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Referat

In der vorliegenden Studie werden die anisotropen akustischen Eigenschaften von kortika-
lem Knochengewebe aus humanem Femurknochen nach Einbettung in Polymethyl-
methacrylat ermittelt. Dazu werden Knochengewebe von 17 mannlichen und 9 weiblichen
Sektionsfallen, deren Autopsieberichte keine Vorerkrankungen mit Beteiligung des Knochen-
gewebes beinhalten, mit Hilfe der hoch auflésenden akustischen Rastermikroskopie unter-
sucht. Die Proben werden in Schnittwinkeln von 0°, 10°, 15°, 30°, 45°, 60° und 90° zur Hori-
zontalen prapariert, um Uber die Amplituden der an der Probenoberflache reflektierten Ultra-
schallwellen Aussagen zu den richtungsabhangigen akusto-elastischen Eigenschaften des
Knochengewebes zu machen. Die verwendete Frequenz von 900 MHz des akustischen Ra-
stermikroskops (SAM 2000, Kramer Scientific Instrument, Herborn) erméglicht die Signalge-
winnung in einer lateralen Auflésung von etwa 1 pm.

Die Quantifizierung des akustischen Reflexionssignals erfolgt durch eine Bildanalyse der
Grauwerte des mit dem Mikroskop erzeugten Bildes, das entsprechend der Signalamplitude
des Reflexionssignals jeden gescannten Objektpunkt als Grauwert des zugehdrigen Bild-
punktes darstellt. Ein zur quantitativen Auswertung an der Orthopadischen Klinik und dem In-
stitut fir Medizinische Physik und Biophysik der Martin-Luther-Universitat Halle-Wittenberg
entwickeltes Verfahren ermdglicht neben der Quantifizierung der Reflexionssignale gleich-
zeitig eine Artefaktunterdriickung zur Reduzierung von Sekundareinflissen, die durch die
mechanische Praparation der untersuchten Proben sowie durch wechselnde Umgebungs-
einflisse bedingt sind.

Dabei wird eine Beziehung des Reflexionskoeffizienten zur akustischen Impedanz des unter-
suchten Objektes und des Kopplungsmediums Wasser genutzt, um aus dem Reflexi-
onssignal die akustische Impedanz der untersuchten Proben zu bestimmen. Durch die Be-
stimmung der akustischen Impedanz ist es mdglich, richtungsabhangige Elastizitats-
unterschiede des untersuchten Knochengewebes anhand der reprasentativ gewahlten
Schnittwinkel darzustellen. Weiterhin kdnnen geschlechts- und altersspezifische Elastizitats-
unterschiede Uber die akustische Impedanz gemessen werden. Schliellich ermdglicht die
hohe Auflésung den Impedanzvergleich histologischer Substrukturen innerhalb einer Aus-
schnittsflache von 500 um bzw. 1 mm des untersuchten Knochengewebes. Die gemessenen
richtungsabhangigen akustischen Impedanzen im mikroskopischen Bereich sollen Auf-
schluss Uber das elasto-mechanische Verhalten kortikalen Knochens in dieser Dimension

liefern und Rlckschlisse auf die makroskopische Elastizitat ermdglichen.

Smitmans, Ludger F.: Zur Bestimmung akusto-elastischer Eigenschaften von humanem,
kortikalem Knochengewebe mit der akustischen Rastermikroskopie.

Halle, Martin-Luther-Universitat, Med. Fakultat, Diss., 65 Seiten, 2002
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1 Einleitung

In den experimentellen Untersuchungen von Knochengewebe richtet sich das Interesse ne-
ben der Erfassung makroskopischer und mikroskopischer Strukturmerkmale zunehmend auf
seine funktionellen und mechanischen Eigenschaften, Giber die es nur wenige Aussagen auf
mikroskopischer Ebene gibt. Die Entwicklung von biokompatiblen Implantatwerkstoffen sowie
die Notwendigkeit einer friihzeitigen Erfassung pathologischer Veranderungen, die die me-
chanische Knochenstabilitdt beeinflussen kdnnen, erfordern die Quantifizierung von elasto-
mechanischen Eigenschaften des Knochens im mikroskopischen Bereich.

Eine Quantifizierung der elastomechanischen Eigenschaften am gesunden Knochen fihrt zu
einer Datengrundlage, die man nutzen kann, um anhand von Abweichungen zu diesen Refe-
renzwerten Skelettveranderungen bei Risikogruppen mit einem erhdhten Frakturrisiko frih-
zeitig erkennen zu kénnen.

Die bisherigen, vor allem aus der Werkstoffpriifung ibernommenen Verfahren zur Ermittlung
der elastomechanischen Eigenschaften von Knochen beruhen weitgehend auf mechani-
schen Belastungstests, welche die Kraftewirkungen am Knochen durch Einwirkung von Ver-
formungsarbeit messen und in-vitro die Resistenz des Knochenmaterials gegeniber provo-
Zierten Frakturgeschehnissen beurteilen. Diese mechanischen Tests zur Wirkung von Biege-
und Torsionsbelastungen sind an die Verwendung von Proben einer Gré3e von mehreren
Millimetern gebunden; ihre Resultate werden durch die Art der Probenherstellung und die
ProbengroRe sehr stark beeinflusst. Aulterdem sind die angewendeten Prifverfahren aus
der Werkstoffkunde nur bedingt aussagekraftig im Hinblick auf die Beurteilung der mechani-
schen Eigenschaften biologischer Gewebe [2, 9, 54, 76].

Die in der Literatur beschriebenen mechanischen Knocheneigenschaften in mikroskopischer
Dimension wurden bis zur Auflésung von 400 nm durch Hartebestimmungen mit dem
Nanoindenter-Verfahren ermittelt [30, 60, 62, 63, 76, 87, 89]. Die Mikroharte gilt als ein Pa-
rameter fur die Beurteilung des plastischen Deformationsverhaltens des Knochengewebes,
der Elastizitatsmodul fir dessen elastisch-reversibles Verhalten. Die Aussage dieser beiden
Parameter ist wegen der Heterogenitat des Knochengewebes nur reprasentativ fir die je-
weils untersuchten Anteile der Gewebsprobe. In den aufgefiihrten Studien unter Verwendung
von Nanoindentern wurde die mechanische Anisotropie auf Lamellenebene bislang nicht
durch eine richtungsabhangige Betrachtung bertcksichtigt, die Mikroharte wurde lediglich
aus Mehrfachmessungen an gleicher Stelle als Mittelwert [30] oder an unterschiedlichen Po-

sitionen im Transversalquerschnit eines einzelnen Osteons bestimmt [62].



Auch mit radiologischen Verfahren sind direkte Messungen elastomechanischer Eigen-
schaften nicht mdglich. Quantitative Werte kénnen bislang nur indirekt mit Elastizitatskon-
stanten aus anderen Untersuchungsverfahren errechnet werden, die jedoch nach Sasaki et
al. [67] noch nicht in ausreichender Form fir unterschiedliche Richtungen des anisotropen
Knochenmaterials bestimmt wurden.

Als nicht-destruktive und daher beliebig wiederholbare Untersuchungstechnik ist die akusti-
sche Rastermikroskopie, die vor etwa 40 Jahren zunachst fir die Werkstoffpriifung in der
industriellen Produktion entwickelt wurde, seit etwa 15 Jahren zu experimentellen Untersu-
chungen an nativen biologischen Geweben verwendet worden. Die in der Literatur beschrie-
benen Untersuchungen an Knochengewebe mit dieser Technik beruhen vorwiegend auf der
Bestimmung von Laufzeiten des Ultraschalls im Praparat [29], um mit unterschiedlichen
Laufzeiten bei bekannter Laufstrecke auf das anisotrope elasto-mechanische Verhalten von
Teilarealen des Knochens Rickschlisse ziehen zu kénnen [55, 77].

Die hierarchische Strukturebene der Osteonenlamelle stellt geman friheren Untersuchungen
anderer Arbeitsgruppen die mechanische Basiseinheit des kortikalen Knochengewebes dar
und hat die gréRte Bedeutung flr die Bestimmung der individuellen mechanischen Kno-
cheneigenschaften [82]. Bislang wurden am humanen Knochen Untersuchungen bis zu einer
Auflésung von 1,7 um mit der Ultraschallmikroskopie durchgefihrt [39, 40]. Untersuchungen
zur mechanischen Anisotropie in anderen als den drei Orthogonalrichtungen fanden bislang
nur am tierischen Knochenmodell des Hundes [55, 77] mit relativ niedrigen Schallfrequenzen
von 50 MHz und daher mit vergleichsweise geringer Auflésung statt.

Das Ziel der vorliegenden Untersuchung ist es, die anisotropen elastomechanischen Eigen-
schaften des Knochengewebes durch eine Bestimmung der akustischen Impedanz von hu-
manen Leichenfemora in unterschiedlichen Richtungen zur Femurlangsachse zu erfassen.
An 17 mannlichen und 9 weiblichen Sektionsfallen wurde der Einfluss von Alter und Ge-
schlecht auf die akustische Impedanz analysiert. Neben der richtungs-, geschlechts- und
altersabhangigen Impedanzbeurteilung werden die elastomechanischen Eigenschaften mi-
kroskopischer Substrukturen in der Dimension weniger Lamellen sowie die Eigenschaften
einzelner Osteone und umliegender, hoch und niedrig mineralisierter Gewebsregionen un-
tersucht. Die Untersuchung soll der quantitativen Beschreibung der anisotropen Elastizi-
tatseigenschaften von humanem Knochengewebe dienen, um aus den gefundenen Daten
mit Hilfe der gemessenen elastischen Parameter die bestehenden theoretischen Modelle zur
Beschreibung des mechanischen Knochenverhaltens zu ergédnzen und eine genauere Be-

schreibung der Biomechanik und Mikrostruktur von kortikalem Knochen zu erméglichen.



2 Theoretische Grundlagen
2.1 Eigenschaften des kortikalen Knochengewebes

Das kortikale Knochengewebe des Menschen wird wegen seiner erst in spateren embryolo-
gischen Entwicklungsabschnitten ausgebildeten hierarchischen Struktur als sekundarer Kno-
chen bezeichnet. Dieser geht nach Umbildungsvorgéngen aus einer transienten, weniger
strukturierten Vorstufe, dem Geflechtknochen hervor. Typisch flr den kortikalen Knochen ist
der Aufbau aus Lamellenstrukturen und darin verlaufenden GefalRlverbindungen. Lamellen
sind voneinander abgrenzbare Laminae der Knochensubstanz mit einer Dicke von 3 - 7 um
und werden als Verbund von drei bis 20 weiteren Lamellen, den so genannten Spezialla-
mellen, konzentrisch um einen zentralen Gefallkanal angeordnet. Sie entstehen durch eine
gerichtete Ablagerung von Kollagenfasern in der Umgebung von Osteozyten, die konzen-
trisch um den Zentralkanal liegen. Dadurch bilden sie eine Funktionseinheit des kortikalen
Knochens, die als Osteon oder Havers'sches System bezeichnet wird. Eine Kittsubstanz
(Linea cementalis) grenzt jedes Osteon nach peripher zum interstitiellen Gewebe aus
Schaltlamellen hin ab. Der Zentralkanal der Osteone ist ca. 20 - 300 um dick und wird durch
quer verlaufende Gefalde in den so genannten Volkmann-Kanalen mit der inneren und aul3e-
ren Oberflache des Knochens (Endost und Periost) sowie mit anderen Osteonen verbunden
[36].

Die Osteozyten sorgen fur eine standige strukturelle und metabolische Anpassung des Kno-
chengewebes an die funktionellen und metabolischen Anspriiche des Korpers. Sie haben die
Funktion, die Knochenmatrix als Grundgerist des Knochengewebes zu erhalten und Uber-
nehmen nach Umwandlung aus Osteoblasten eine anabole Funktion. Die Osteoblasten sind
mit einer Mantelschicht aus interstitieller Substanz umgeben. Diese interstitielle Substanz ist
das Osteoid, in das nachfolgend mit zunehmendem Alter des Gewebes Hydroxylapatitkri-
stalle eingelagert werden. Diese Hydroxylapatitkristalle bestehen aus Kalziumphosphatver-
bindungen (Cao(PO4)s(OH),. GroRe ca. 20 x 5 x 1,5 nm) und formen Raumgitterstrukturen.
Nach Junqueira [36] liegt dieses Hydroxylapatit in hexagonaler raumlicher Anordnung in
stabférmiger Gestalt vor, wahrend andere Autoren die Kristalle hauptséachlich als flache, lan-
ge Plattchen ansehen [75].

Die genannten Osteoblasten haben im Mineralstoffwechsel des Knochens neben ihrer ana-
bolen Funktion die Aufgabe zur Speicherung von Kalziumphosphaten in protein- und glyko-
proteingebundener Form als kérpereigene Reserve. Knochen besteht zu 50 bis 69 % aus
Mineralen, wovon etwa die Halfte durch anorganisches Phosphat, 35 % durch Kalzium und

weitere 6 — 7 % durch Zitrat und Karbonat abgedeckt werden. Der Rest besteht aus



Nitrat, Natrium, Magnesium, Fluor und Spurenelementen. Etwa 22 bis 25 % des Knochens
bestehen aus organischem Material, an dem Kollagen vom Typ | als Grundgerust den grof3-
ten Anteil mit 90 — 96 % stellt [74]. Die Ubrigen organischen Komponenten werden aus
Osteonektin (ein Phosphoprotein), Osteocalcin, Proteoglykanen und Glykosaminoglykanen
(Chondroitin-4-sulfat; Chondroitin-6-sulfat; Keratansulfat, Hyaluronsaure) aufgebaut. Proteo-
glycane binden Ca?*-lonen; Glycosaminoglycane binden Wassermolekiile, wodurch der Kno-
chen seine hohe Druckfestigkeit erhalt. Im Gleichgewicht enthalt die Knochensubstanz zu 9 -
25 % Wasser, das vor allem als Hydratationsmantel die Hydroxylapatitkristalle umgibt. Seine
Zugfestigkeit wird dem Knochen in erster Linie durch Proteinverbindungen zwischen Kolla-
genfasern und der Mineralphase aus Hydroxylapatit verliehen [38].

Die Hydroxylapatitkristalle sind nach Weiner und Wagner [82] in Langsrichtung innerhalb von
Kollagenfasern mit ovalem Querschnitt von 80 — 100 nm eingelagert. Von diesen Kristallen
liegen ca. 25% in Abstanden von 60 - 70 nm in 45 nm langen Licken zwischen den streng
parallel ausgerichteten und je um eine viertel Faserlange gegeneinander versetzten Kolla-
genfibrillen. Die anderen 75 % der Kristalle ordnen sich nach Pidaparti et al. [55] frei in pa-
ralleler Ausrichtung seitlich zu den Kollagenfasern an. Nach Hasegawa [28] wird die Orientie-
rung der freien Kristalle vermutlich infolge der einwirkenden mechanischen Knochenbela-
stung unabhangig von der Kollagenstruktur bestimmt, wahrend die Richtung der interfibrillar
gelegenen Kristalle durch den Richtungsverlauf des Kollagens vorgegeben ist.

Anhand von Schallgeschwindigkeitsmessungen bei 50 MHz im Transmissionsverfah-
ren an Hundefemora in Axial- und Transversalrichtung vor und nach einer Demineralisation
bzw. Mazeration des Knochengewebes stellten Hasegawa et al. [28] die These auf, dass
allein die extrafibrillaren Kristalle entsprechend der dominierenden Krafteinwirkung auf den
Knochen ausgerichtet und zum grofiten Teil fir dessen elastische Anisotropie verantwortlich
sind, wahrend die Kollagenkomponente keine bevorzugte Verlaufsrichtung besitzt und nur
wenig zur Anisotropie beitragt. Dieser letzte Aspekt wurde inzwischen von Turner et al. [77]
aus der gleichen Arbeitsgruppe korrigiert, da die Autoren, wie an anderer Stelle beschrieben,

in spateren Versuchen die Anisotropie auch flir Kollagen festgestellt haben.

Die Stoffwechselleistung im kortikalen Knochen ist geringer als im Geflecht- oder
spongiésen Knochen. Kortikaler Knochen macht 80 % des Skeletvolumens aus, ist aber am
Stoffwechsel des gesamten menschlichen Knochengewebes nur zu 50 % beteiligt. Insge-
samt wird die hohe Stoffwechselleistung des Knochengewebes durch seine gute Durchblu-

tung gewahrleistet. Die Gefale in den Zentralkanalen der Havers'schen Systeme stehen an



der inneren Osteonbegrenzung in Kontakt mit den durch die Lamellenschichten nach peri-
pher ziehenden Knochenkapillaren. Die Osteozyten sind ebenfalls durch zahlreiche Fortsat-
ze miteinander verbunden und ernahren Uber diese Fortsatze die peripher liegenden Zellen
aus den Zentralgefaflen. Zwischen Plasmalemm der Osteozyten und umgebender Kno-
chenmatrix verbleibt ein kleiner, mit Fllssigkeit gefilliter Raum, der wahrscheinlich zusatzlich

dem Stofftransport im Knochen dient.

Die groRen Gefalte des Rdéhrenknochens verlaufen vor allem im Bereich von Endost
und Periost, was zur Folge hat, dass Umbauprozesse in erster Linie an den endostalen bzw.
periostalen Oberflachen des kortikalen Knochens erfolgen [14]. Der Umbau mit standiger
Resorption und nachfolgender Ablagerung neuer Knochensubstanz wird als Remodeling
bezeichnet und erfolgt beim gesunden kortikalen Extremitatenknochen am starksten im sub-
periostalen Bereich. Es werden dabei zylindrische Resorptionskanale parallel zur Langsach-
se des Schaftes angelegt und nach einer amorphen Interimsphase mit konzentrisch ge-

schichtetem, lamellarem Knochen aufgefiillt.

Eine Dehnung des Knochens in Langsrichtung in der Gréf3enordnung von 0,2 - 0,3 %
fuhrt vor allem im subperiostalen Bereich intrazellular zu einer Aktivierung der Phospholipa-
se. Dadurch wird im Osteoblast ein Anstieg von Inositoltriphosphat induziert, der eine ver-
starkte Syntheseleistung der Osteoblasten bewirkt und die Mineralisation fordert [12]. Das
standige Remodeling fuhrt zur Ausbildung eines mosaikartigen Musters aus Fragmenten von
Osteonen verschiedener Generationen. Nach einem partiellen Abbau von Lamellen durch
die Aktivitat der Osteoklasten verbleiben als Folge des Remodelings Fragmente von alteren
Osteonen als so genannte Schaltlamellen (Lamellae interstitiales) zwischen jingeren Spezi-
allamellen. Schaltlamellen zeichnen sich in Abhangigkeit von ihrem Alter durch einen héhe-
ren Mineralisationsgrad aus [36]. Im kortikalen Knochen schlieRen ganz aufien und innen

einhullende Generallamellen das Gewebe zum Periost bzw. Endost hin ab.

Bei fehlender funktioneller Beanspruchung Uberwiegen im Knochenmetabolismus
katabole Umbauprozesse: Osteoklasten bauen das Knochengewebe verstarkt ab, das Re-
modeling fuhrt dann zu einem Umbau mit negativer Substanzbilanz. Osteoklasten wirken
aulRerdem an der Homdostase des Mineralhaushaltes mit und werden bei Kalziummangel im
Serum und bei Erhéhung des Parathormons im Serum zur Mobilisation von Kalzium aus der

Knochensubstanz aktiviert.



2.1.1 Modelle der funktionellen Knochenadaption

Das humane Femur zahlt zu den langen Réhrenknochen und hat durch den aufrechten Gang
des Menschen den Hauptanteil des Kdrpergewichtes zu tragen. Es wird nach Li und Aspden
[43] durch diese funktionelle Belastung in seiner Struktur beeinflusst. Nach Ascenzi [2] ist die
Krafteverteilung im Femurschaft eng korreliert mit der Gewebetextur im mikrostrukturellen
Bereich, da die Kollagenfaseranordnung das biomechanische Verhalten der Osteone gegen-
uber einwirkenden Zug- und Kompressionskraften bestimmt und sich in optimaler Ausrich-
tung an die vorherrschend einwirkenden Krafte anpasst.

Die biomechanischen Eigenschaften des kortikalen Knochens werden mafgeblich durch die
Anordnung und Struktur der Lamellen bestimmt. Im Femur sind die Kollagenfasern benach-
barter Lamellen so ausgerichtet, dass sie gegeneinander einen Winkel einschlief3en, der je
nach Lokalisation und funktioneller Beanspruchung des Knochens variieren kann und uber
dessen Betrag zwischen benachbarten Lamellen unterschiedliche Vorstellungen bestehen:
Nach der Auffassung von Ascenzi [2] treten horizontal angeordnete Kollagenfasern in Berei-
chen von axial wirkenden Kompressions- und Torsionskraften auf, wahrend die Zugkrafte in
Longitudinalrichtung bei Biegungsbelastung des Femurs zu einer longitudinal-parallelen Aus-
richtung der Kollagenfasern flhren. Die Zugfestigkeit der Tripel-Helix-Struktur der Kollagen-
fasern in Longitudinalrichtung wird dabei insbesondere durch Querverbindungen aus Glycin-
Resten zwischen den Kollagenmonomeren erreicht.

Durch in-vivo-Untersuchungen an Radiusknochen von Hunden haben Takano et al. [71] mit
verschiedenen bildgebenden Verfahren gezeigt, dass die von Ascenzi festgestellten Zu-
sammenhange zwischen Kollagenfaserorientierung und der damit verbundenen Anisotropie
in der Hauptsache eine Folge der Einwirkung von Zugkraften in Longitudinalrichtung des
Knochens sind. Eine induzierte Zunahme von Zugkraften durch eine veranderte mechani-
sche Belastung nach definierter Osteotomie an vorgegebener Lokalisation des Hunderadius
fUhrte in polarisationsmikroskopischen Untersuchungen und in der akustischen Rastermikro-
skopie zu einer gleichartigen Zunahme des Anisotropieverhaltnisses in nativen sowie in de-
mineralisierten Vergleichsproben des Hundeknochens, so dass von den Autoren der Ani-
sotropiezuwachs in erster Linie als Eigenschaft der Kollagenfasern angesehen wurde, was
auf Remodelingprozesse im Kollagen als Ursache fir die Anisotropieerh6hung hinweist.
Nach Takano et al. [73] entstehen aber auch durch einen Teil der Kristalle im Gewebsver-
bund anisotrope elastische Eigenschaften. Dieses anisotrope Verhalten wurde von ihnen

durch Messungen an dekollagenisierten Proben gezeigt.



Weiterhin haben auch Riggs et al. [64] den Zusammenhang von Richtungsverlaufen der
Kollagenkomponente des Knochens und seiner mechanischen Belastung am Tiermodell
untersucht und festgestellt, dass der Knochen vom Pferde-Radius an der am starksten durch
Zugkréfte belasteten kranialen Seite einen héheren Anteil longitudinal ausgerichteter Kolla-
genfasern im Vergleich zu kompressionsbelasteten Knochenarealen besitzt.

Auf die belastungsabhangige Ausrichtung der Kollagenfasern weisen auch Studien
von Fratzl et al. [18] hin, die mit dem Verfahren der quantitativen Rontgenstrukturanalyse an
Radius-Knochen vom Pferd durchgeflihrt wurden. Auch diesen Studien zufolge liegen die
Kollagenfasern in Bereichen hoher Zugbelastung in Longitudinalrichtung, wahrend durch
Kompression belastete Anteile im Diaphysenquerschnitt vorrangig transversal oder schrag
ausgerichtete Kollagenfasern haben. Die Autoren gehen davon aus, dass die Mineralkompo-
nente des Knochens, die Hydroxylapatitkristalle, als geblndelte Plattchenformation in Lik-
ken zwischen den hintereinander gelagerten Kollagenfasern liegt und von dort aus nach late-
ral hin bis auf eine Breite von etwa 3 nm auswachst. Durch die sukzessive Anlagerung von
Kristallen in den Zwischenrdumen des Kollagens werden neu angelegte Osteone mit zu-
nehmendem Alter fortlaufend weiter kalzifiziert.

Die in Longitudinalrichtung liegenden Hydroxylapatitkristalle haben nach dieser Mo-
dellvorstellung eine langgestreckte, stab- oder plattchenartige Form, wobei unter der An-
nahme einer plattchenartigen Struktur entsprechend der Rontgenstrukturanalyse eine Seite
die beiden anderen in ihrer Ladnge deutlich Uberragt. Die unter Zugkraften stehenden Kristalle
haben einen signifikant héheren Querdurchmesser als die Kristallplattchen innerhalb von
kompressionsbelasteten Bereichen.

Die Kollagenfasern sind in diesem Modell im Winkel von 30° zur Langsachse der
Osteone angeordnet, wahrend die in kompressionsbelasteten Arealen liegenden Kollagenfa-
sern eine uneinheitliche Ausrichtung besitzen und sich in einem vorherrschenden Winkel von
45° zur Osteonlangsachse gruppieren. Gemal dieser Rdntgenstrukturanalyse unterscheiden
sich die longitudinal ausgerichteten Kristalle zwischen den Kollagenfasern in ihrer Richtung
von der Richtung der Kollagenfasern um 10°, innerhalb der transversal orientierten Kolla-
genfasern richten sich die Kristalle in Winkeln von 40° bis 50° zur Longitudinalachse der
Osteone aus [18].

Auch nach Gebhardt [20] besitzen die Kollagenfasern und der Havers’sche Kanal in
den Lamellen voneinander abweichende Orientierungen. Die Kollagenfasern benachbarter
Lamellen stehen jeweils in alternierender Folge senkrecht (orthogonal) zueinander, wobei
nicht geklart ist, ob die Faserrichtung jeweils um 0° und 90° oder, wie bei Pidaparti et al. [54]
beschrieben, um 45° in beide Richtungen von der Longitudinalrichtung des Knochens ver-
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Wagner und Weiner [78] unterscheiden im Tibiaknochen der Ratte dicke und dinne Lamel-
lenschichten, fur die die Hauptrichtung der Kollagenfasern innerhalb der dicken Schichten
von der Longitudinalachse des Knochens in einem mutmalflichen Winkel von 30° abweicht,
wahrend in den dunnen Lamellen die Richtung der Fasern fast senkrecht zur Longitudi-
nalachse des kortikalen Knochens verlauft. Jede einzelne Lamelle besitzt dadurch deutlich
anisotrope Elastizitatseigenschaften, wahrend aus dem Verbund mehrerer benachbarter
Lamellen ein Geflige mit einem nur leicht anisotropen elastomechanischen Verhalten resul-
tiert. In jedem dieser Lamellengefiige besitzen die benachbarten Kollagenfasern zueinander
graduell veranderliche Neigungs- und Rotationswinkel im Bezug auf die Knochenlangsachse,
wodurch dem Knochen eine sehr hohe, universale Stabilitat gegeniiber Kraftewirkungen aus
unterschiedlichen Richtungen verliehen wird [78].

In einer genaueren Analyse haben Weiner und Wagner [82] elektronenmikroskopisch
die Struktur innerhalb der dominanten dicken und dinnen Lamellenschichten weiter unter-
sucht und zwei markante Hauptschichten aus gebilindelten mineralisierten Kollagenfasern
von drei weiteren dinnen Unterschichten aus einzelnen Fibrillenlagen morphologisch unter-
scheiden kdnnen, die sich jeweils in ihrer Hauptorientierung zur benachbarten Fibrillenlage
durch einen Winkelzuwachs von 30° unterscheiden. Zwischen diesen Schichten fihren die
Fasern eine fortlaufende Lageanderung im Sinne einer Rotation durch, um mit einer sich
graduell andernder Orientierung von einer in die nachste dominante Lamellenrichtung Uber-
zugehen. Dadurch erhalt jede Lamelle eine unidirektional verlaufende Spiralarchitektur, die
ihr asymmetrische Eigenschaften verleiht und den Knochen gegentber Kompressionsbela-
stungen aus diversen Richtungen optimal stabilisiert.

Weiner et al. [81] basieren diese Beobachtungen auf elektronenmikroskopischen
Untersuchungen der Oberflachen von Kryoschnitten aus demineralisierten Rattenfemora, in
denen jeweils funf Kollagenfaserschichten unterschiedlicher Fibrillenausrichtung eine La-
melle aufbauen. Jede Lamelle hat eine Dicke von durchschnittlich 3,2 ym und besteht aus
etwa 40 Lagen von 80 nm dicken Kollagenfibrillen, die sich in finf unterschiedlich dicken
Fibrillenlagen asymmetrisch zur Knochenlangsachse organisieren. Als besonderes Merkmal
beschreiben die Autoren dabei die Ausrichtung einer dicken Kollagenschicht etwa in Rich-
tung der Knochenlangsachse und einer diinnen Fibrillenschicht orthogonal dazu in Transver-
salrichtung, die sich in Winkeln von 70° bis 90° zur Longitudinalachse ausrichtet. Zwischen
diesen markanten Lamellenelementen liegen weitere Schichten, die als Ubergangszonen mit
graduell veranderlichem Winkelmal® zwischen den Hauptlamellen angeordnet sind (Prinzip

des ,Sperrholz“-Modells).



Ziv et al. [88] haben das friihe Modell von Wagner und Weiner mit elektronenmikroskopi-
schen Untersuchungen am humanen Femurknochen verglichen. Im Ergebnis stellte sich
heraus, dass eine exakte und allgemeingultige mikrostrukturelle Darstellung von Knochen
mit der Rasterelektronenmikroskopie nicht méglich ist, da Knochengewebe eine zu komplexe
Struktur aus Proteinen und Mineralkristallen besitzt.

Als nahezu gesichert erscheint die Aussage, dass sich die Kollagenfasern der La-
mellen immer in tangentialen Ebenen zu den Lamellenoberflachen mit veranderlicher Longi-
tudinalorientierung ausrichten. Auch die Kristallplattchen ordnen ihre Langsachsen parallel
zu den Lamellenoberflachen an und andern innerhalb dieser Ebenen zwischen den Kolla-
genfasern schrittweise ihre Longitudinalrichtung im Sinne des ,Sperrholz“-Modells von Wei-
ner et al. [81], bis durch diese sukzessive Richtungsanderung ihre Langsachse fast in ortho-
gonaler Ausrichtung zur Grundebene eingestellt ist. Dabei ist kein Symmetrieverhalten fest-
stellbar, da die einzelnen Ubergangszonen eine unterschiedliche Breite annehmen kénnen.
Die Ausbildung dieser Ubergangszonen zwischen den Lamellen erfolgt schichtweise im Zuge
der Knochenneubildung durch eine zeitlich aufeinander folgende Einlagerung neuer Kolla-
gen-Kristall-Komposite. Die kontinuierlichen Ubergangsbereiche basieren auf der Aktivitat
aufeinander folgender Osteoblastengenerationen, die jeweils fur eine bestimmte Periode
simultan Kollagenstrukturen und Mineralsubstanz produzieren. In der Grundschicht dieser
Ubergangszonen liegen die Kollagenfasern und Kristalle nach der Hypothese von Ziv et al.
[88] vollig parallel zu den Lamellenflachen. In den darauf folgenden Schichten neigen sich
zunachst nur die Kristalle durch eine Rotation um ihre Longitudinalachse aus der Grundebe-
ne der Lamellen heraus [vgl. Abbildung 1; Schema 2], bevor sich schliel3lich auch die Kolla-
genfasern zusammen mit den Kristallen in den folgenden Ubergangsschichten auf die Or-
thogonale der Grundebene hin orientieren und letztendlich einen Winkel von 70° bis 90° zu
den Kollagenfasern der Grundebene einschlief3en [vgl. Abbildung 1; Schema 3].

Somit besitzt das Modell von Ziv et al. sowohl Erklarungsmoglichkeiten fur Modelle,
die eine orthotrope Grundstruktur fir den Knochen postulieren, als auch flir Modelle, die eine

spiralférmig verlaufende Kollagenorientierung als wichtigstes Strukturmerkmal ansehen [81].
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Abbildung 1 Kollagen- und Kritall-Orientierung im Bezug zu den LamellenauRenflachen im Modell
von Ziv et al.; Abb. aus [88].
W1: Winkelunterschied der Kollagenfasernrichtung zur Transversalebene;
W2: Winkelunterschied der Kristallachse zur Lamellenau3enflache.

Pidaparti et al. [55] haben kortikalen Hundeknochen und Walzahn im Hinblick auf die Orien-
tierung der Kollagenfasern und ihren Gehalt an mineralisierter Grundsubstanz mittels Lauf-
zeiten fur Ultraschall der Frequenz 50 MHz bei Auflésungen um 60 pm vor und nach Demi-
neralisation sowie auf die nativ vorliegende Knochendichte hin untersucht. lhren Ergebnissen
nach liegen die Kollagenfasern in einem Winkel von 30° zur Longitudinalachse der Osteone.
Die Autoren stellen einen Bezug zu vorangegangenen mechanischen Belastungstests an
Menschen- und Schimpansenfemora her, bei denen die hdochste Stabilitdt gegenilber Bie-
gung und Torsion erreicht wurde, wenn die Kollagenfasern in einem Winkel von 30° zur Lon-
gitudinalachse ausgerichtet waren. lhrem Modell nach Iasst sich kortikales Knochengewebe
als Gefuge aus zwei Komponenten beschreiben, die zusammen anisotrope Elastizitatsei-
genschaften im Mikrostrukturbereich besitzen. In der ersten Komponente sind die Mineralkri-
stalle an Kollagen gebunden, liegen in Licken zwischen den Enden der Kollagenfasern und
weisen in die gleiche Richtung wie diese. In der zweiten Komponente liegen die Kristalle frei
aulerhalb des Kollagens in Longitudinalrichtung der Osteone. Die mit Hilfe der Schallge-
schwindigkeiten errechneten Elastizitdtmoduln ergaben winkelabhangige Unterschiede, bei
denen die grofiten Moduln bei einem Winkel von 30° zur Longitudinalachse und die kleinsten
Moduln bei einem Winkel von 60° zur Longitudinalachse gemessen wurden, wahrend sich
wiederum eine Zunahme nach 90° hin zeigte. Pidaparti geht von einer Beeinflussung der

Belastbarkeit des Knochens aufder durch die Kollagenstruktur auch durch die Geometrie der
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Osteone aus. Unter Bezugnahme auf Cohen und Harris [10] nimmt er einen Winkel von 11°
zur Longitudinalachse an, in dem die Zug- und Kompressionskrafte im humanen Femur in-
vivo einwirken. Darum sei die gunstigste Anordnung der Kollagenfasern bei Winkeln zwi-
schen 0° und maximal 15° zur Longitudinalachse erreicht, um den mechanischen Widerstand
gegenuber Kraften aus unterschiedlichen Richtungen zu optimieren.

In einer Untersuchung an Hundefemora mit einem Ultraschallmikroskop bei 50 MHz haben
Turner et al. [77] demineralisierte und mazerierte Proben gleicher Versuchstiere verglichen
und die Laufzeiten des Ultraschalls im Transmissionsverfahren vor und nach der Dekollage-
nisierung durch Mazeration bestimmt. Durch die Dekollagenisierung veranderten sich die
Anisotropieeigenschaften allein bei einem Winkel von 30° zur Longitudinalachse signifikant,
so dass auch bei diesen Autoren die Hauptausrichtung des Kollagens im Winkel von 30° zur
Longitudinalachse vermutet wird.

Evans und Bang [15] stellten bei der Korrelation makromechanischer Tests zu biologischen
Strukturen in histologischen Untersuchungen fest, dass die in Richtung der Longitudinalach-
se verlaufenden Osteone das Femur am besten gegenlber Zugbelastungen stabilisieren,
wahrend die intermediaren Osteone ohne definierte Faserrichtung gegenliiber Kompressi-
onskréften eine hdhere mechanische Belastbarkeit zeigen.

Nach Martin und Ishida [46] hat das mineralisierte Kollagen in der Knochensubstanz den
groflten Einfluss auf die mechanische Belastbarkeit gegenliber Zugkraften. lhrer Ansicht
nach hat die Richtung der Kollagenfasern eine grof3ere Bedeutung fur die mechanische Be-
lastbarkeit des Knochens als strukturelle oder mechanische Merkmale wie Porositat und

Knochendichte.

2.2 Untersuchungsverfahren zu Knochenstruktur und -mineralgehalt

2.2.1 Verfahren zur in-vivo-Messung (makroskopische Messungen)

Um die Frakturgefahrdung von Patienten mit Hilfe von in-vivo-Messungen abzuschatzen,
haben sich in den vergangenen Jahrzehnten im klinischen Gebrauch vor allem die Réntgen-
absorption als radiologische Methode sowie sonographische Verfahren zur Messung der
Ultraschallschwachung im Transmissionsmodus etabliert. Beide Methoden sind indirekte
Verfahren, die Uber einen Vergleich mit Messstandards nur globale Aussagen Uber den Mi-
neralgehalt liefern kdnnen. Quantitative Aussagen Uber mechanische Eigenschaften des
Knochengewebes kdnnen dagegen nur bei gleichzeitiger Anwendung weiterer Verfahren

gewonnen werden [16, 21 — 23].
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Der Wert von Ultraschallmessungen in-vivo als Alternative zu radiologischen Verfahren liegt
darin, dass neben Informationen zu anatomisch-strukturellen Eigenschaften des Knochens
aufgrund der physikalischen Wechselwirkung des Schalls mit dem Untersuchungsmaterial
auch Informationen Uber dessen mechanische Eigenschaften gewonnen werden kénnen. Die
im klinischen Gebrauch verwendeten Verfahren sind auf dem Prinzip der Schallschwachung
im Transmissionsverfahren sowie auf die Bestimmung von Schallgeschwindigkeiten aufge-
baut und kénnen mechanische Eigenschaften nur fiir die makroskopische Dimension beur-
teilen. [21, 22].

Im Transmissionsmodus wird die jeweilige Schallintensitat nach dem Schalldurchtritt
durch den zu untersuchenden Knochen ermittelt (BUA: Breitband-Ultraschall-Absorption),
oder es wird die Anderung der Schallgeschwindigkeit im Knochen bestimmt (SOS: Speed of
sound). Die Komplexitat der Knochenstruktur erlaubt mit den bisher entwickelten Verfahren
lediglich eine grobe Abschatzung eines bestehenden Frakturrisikos Uber eine Verminderung
der Schallschwachung [21, 22].

Schallgeschwindigkeiten werden im klinischen Gebrauch vor allem am Os calcaneus
als Hauptlokalisation fir trabekularen Knochen sowie an Fingerphalangen, Tibia und Radius
als Messorte fir kortikalen Knochen bestimmt. Es werden summarische Aussagen zu Mas-
se, Struktur oder Qualitdt des Knochens gewonnen. Quantitativ fassbare Veranderungen
uber die elastomechanischen Knocheneigenschaften z. B. zur Verlaufskontrolle von Thera-
pieerfolgen lassen sich mit den bisher gebrauchlichen Ultraschallverfahren nicht sensitiv ge-
nug oder nur in einem spaten Krankheitsstadium bzw. nach langen Therapieperioden gewin-
nen [21].

Aussagen uber Dichte- und Elastizitatseigenschaften kdnnen, insbesondere bei hoher
Knochenmineraldichte, nur mit hochfrequentem Ultraschall ermittelt werden, bei dem die
Sekundarbeeinflussung der Schallgeschwindigkeit durch Strukturelemente gering bleibt [26].
Daher ist es erforderlich, ein sonographisches Verfahren zu entwickeln, das im mikrostruktu-
rellen Bereich die Eigenschaftsdanderungen von Knochenmechanik und -struktur zu einem
frihen Zeitpunkt sowohl unabhangig vom Geratetyp als auch von populationsspezifischen

Referenzwerten mit hoher Sensitivitat quantitativ erfassen kann [22].
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2.2.2 Verfahren zur in-vitro-Messung (mikroskopische Messungen)

* Mikro-mechanische Verfahren

Fir den mikrostrukturellen Bereich hat sich bislang nur das Nanoindenterverfahren zur Be-
wertung der elastomechanischen Eigenschaften von Lamellenstrukturen bewahrt, da Uber
die Eindringtiefe einer normierten Sonde Aussagen uUber die Mikroharte des Knochens in
Auflésungen unterhalb eines Mikrometers gewonnen werden kdnnen [62, 63]. Es liegen bis-
lang aber keine richtungsabhangigen Untersuchungen an humanem Knochengewebe mit
dieser Methode vor, da die von Rho et al. [62] durchgefuhrten Messungen allein an Trans-
versalschnitten erfolgten. Turner et al. [76] haben ihre Nanoindenter-Versuche in den ortho-
gonalen Hauptrichtungen horizontal und vertikal zur der Knochenldngsachse ausgefihrt.
Durch Zysset et al. [89] liegen weitere Ergebnisse aus Indenteruntersuchungen am kortika-
len Diaphysenknochen in Longitudinalrichtung vor. Ziv et el. [87] haben dagegen bereits de-
taillierte richtungsabhangige Mikrohartebestimmungen mit dem Nanoindenterverfahren am
Femur der Ratte durchgefiihrt. Vergleichsuntersuchungen fir humanen Knochen sind aus

der Literatur nicht bekannt.

2.2.3 Bild gebende Verfahren

» Knochendichtemessung per Zwei-Spektren-Réntgenabsorptiometrie (DXA)

Die Zwei-Spektren-Réntgenabsorptiometrie (DXA) ist ein Verfahren zur Bestimmung der
Knochenmineraldichte durch eine integrale absorptiometrische Bestimmung der Réntgen-
strahlschwachung Uber ein bestimmtes Messareal. Das Verfahren gibt lediglich Auskunft
uber den Knochenmineralgehalt und ist nur bedingt zur Abschatzung von Frakturrisiken ge-
eignet, da neben der Absorption im Knochen immer gleichzeitig auch Absorption durch das
umgebende Weichteilgewebe stattfindet und somit den Absorptionswert fir das Knochenge-
webe mit beeinflusst. Es handelt sich um ein sehr geratespezifisches Verfahren, bei dem die
zur Kalibrierung notwendigen Referenzproben und die herangezogenen Normalwerte popu-
lationsspezifisch sehr differieren, so dass eine Standardisierung schwierig ist. Quantitative
Aussagen konnen immer nur unter Angabe des Geratetyps sowie unter Bezugnahme auf die

vorliegende Bevolkerungsstruktur getroffen werden [23].
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Verfahren zur Rontgenstrukturanalyse

Direkte Messungen elasto-mechanischer Eigenschaften sind mit radiologischen Verfahren
nicht moglich. Quantitative Werte kdnnen nur indirekt unter gleichzeitiger Bestimmung von

Elastizitatskonstanten mit anderen Untersuchungsmethoden errechnet werden.

Quantitative Computertomographie (QCT)

Die quantitative Computertomographie liefert in-vivo neben der Knochendichte gleichzeitig
auch dreidimensionale Schnittbilder und damit Strukturaussagen [16]. Aus den ermittelten
Knochendichtewerten kénnen Struktur- und Dichteanderungen nur anhand von Verlaufs-
messungen in Longitudinaluntersuchungen am jeweils gleichen Objekt bestimmt werden.
Das Verfahren wird aufgrund der nicht standardisierbaren, subjektiven Interpretation der
Knochendichte durch den Untersucher in seiner Aussagekraft begrenzt. Am kortikalen Kno-
chen begrenzt aulterdem das zu geringe Auflésungsvermoégen der quantitativen Computer-
tomographie die Erfassung von Dichte- und Mikrostrukturunterschieden sehr stark [57]. Ka-
nis et al. [37] sehen einen weiteren Nachteil in der hohen Strahlenenergie der QCT, die er-
forderlich ist, um detaillierte Aussagen Uber die Knochenmorphologie in einer hinreichenden
Auflésung zu treffen.

Engelke et al. [13] bewerten die Technik der Untersuchungsmethoden DXA und QCT als
ausgereift genug, um Uber die Knochendensitometrie allgemeine Aussagen Uber den Verlauf
einer Osteoporose und Uber den Erfolg von Therapiekonzepten zu machen, nicht hingegen
fur die Abschatzung des individuellen Frakturrisikos, da dieses neben der Knochenmasse
auch durch die Knochenstruktur bestimmt wird, die auch nach diesen Autoren nicht in aus-

reichender Auflésung mit dem QCT-Verfahren untersucht werden kann.

Mikro-Computertomographie (Mikro-CT)

Das Mikro-CT-Verfahren liefert einen guten dreidimensionalen Uberblick iber die Knochen-
struktur — vor allem fir trabekularen Knochen — kann aber ebenfalls keine quantitativen ela-
stomechanischen Parameter liefern. Die Ortsauflésung von 10 — 30 ym ist zu gering fur eine

mikrostrukturelle Analyse [13].
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Magnetresonanztomographie

Magnetresonanzverfahren eignen sich als nicht strahlenbelastende Techniken gut fir struk-
turelle Darstellungen insbesondere von trabekularem Knochen, wohingegen keine Aussagen
Uber die Knochenmineraldichte gemacht werden kénnen [37]. Die Auflésung der Magnetre-

sonanztomographie liegt im Bereich von Millimetern.

Sonographische Verfahren

Fur die Untersuchung der mikroskopischen Basisstrukturen des kortikalen Knochens und die
Entwicklung theoretischer Modelle zur Erklarung von makroskopischen Eigenschaften aus
der Mikrostruktur wurden in den letzten Jahren verschiedene experimentelle Methoden ent-
wickelt, von denen aber noch keine fur die Klinik relevante Bedeutung erlangt hat.

Nach Weiner und Wagner [82] ist die Ermittlung der mechanischen Eigenschaften des Kno-
chens durch Messungen auf der hierarchischen Ebene mehrerer Lamellen am besten geeig-
net, um aus dem Datenmaterial mikroskopischer Untersuchungstechniken die makroskopi-
schen Eigenschaften des Knochens zu beschreiben. Gleichzeitig ist nach Aussagen der Au-
toren gerade die hierarchische Ebene des Lamellenblindels aufgrund der geringen Grofie
der Strukturen bislang am wenigsten auf seine mechanischen Besonderheiten hin untersucht
worden. Da die grundlegenden Strukturelemente der Knochenlamelle, die mineralisierten
Kollagenfasern, im Verband eines Lamellengefliges eine sehr viel geringere mechanische
Anisotropie zeigen als in der Form einer isolierten Kollagenfaser, haben Messungen in der
Dimension mehrerer Lamellen die beste Aussagekraft fir die Beschreibung des mechani-
schen Verhaltens des kortikalen Knochengewebes und flr die Gewinnung von Daten zur
Erstellung von beschreibenden Modellen des mechanischen Knochenverhaltens auf mi-
krostruktureller Ebene [82, 87].

Die akustische Rastermikroskopie

Die akustische Rastermikroskopie wurde vor etwa 15 Jahren erstmals zur Beurteilung biolo-
gischer Gewebe angewendet. Die Vorteile dieses Verfahrens liegen in der Moglichkeit, aus
transmittierten oder reflektierten Ultraschallwellen Aussagen Uber elastomechanische Eigen-
schaften von biologischen Geweben mit variablen Auflésungen bis in den Bereich eines Mi-
krometers zu gewinnen. Dies flihrte zu Uberlegungen, die akustische Rastermikroskopie zur
Bestimmung der elastomechanischen GréRen von Knochengewebe einzusetzen. Das Ver-

fahren eignet sich fir Fragestellungen der experimentellen Orthopadie, z. B. um eine quan-
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titative Beurteilung der elastomechanischen Eigenschaften von Knochengewebe an der
Grenzflache zu implantierten Gelenkendoprothesen durchzufiihren, wobei eine steigende
Anzahl von Implantatoperationen in der orthopadischen Chirurgie eine umfangreiche inter-
disziplinare Grundlagen- und angewandte Forschung zum System Prothese-Knochen erfor-
dert.

Die ersten Arbeiten auf dem Gebiet der Beurteilung von Knochengewebe durch die akusti-
sche Rastermikroskopie wurden unter anderem von der Arbeitsgruppe um Katz und Zim-
merman [39, 84] durchgeflihrt. Sie konnten bei einer Arbeitsfrequenz von 50 MHz Auflésun-
gen bis etwa 140 ym erzielen [83] bzw. bei einer Arbeitsfrequenz von 600 MHz bis zu 1,7 um
[40]. Frihere Untersuchungen von Turner et al. [77] konnten mit der akustischen Rastermi-
kroskopie bei einer Arbeitsfrequnz von 50 MHz und einer erreichten Auflésung von 60 um

bereits anisotrope akustische Eigenschaften von Hundefemora zeigen.

3 Untersuchungsmaterial und Methodik

3.1 Die akustische Impedanz

Die akustische Impedanz (Z) ist eine materialspezifische Gré3e und gibt das Verhaltnis der
aufzuwendenden Auslenkkraft oszillierender Teilchen zu ihrer Ortsanderungsgeschwindigkeit
an. Sie ist formal aufzufassen als Produkt aus der Schallgeschwindigkeit der Dichtewelle des
Schalls in Longitudinalrichtung (v) und der lokalen mechanischen Dichte (p) der untersuchten

Knochenprobe (Gleichung 1):

Z=v [Z] = —kg— = ray Gleichung 1
m<s

3.2 Probengewinnung

3.2.1 Stichproben und Auswahlkriterien

In der vorliegenden Studie werden die in Polymethylmethacrylat eingebetteten Knochenpro-
ben aus n = 26 humanen Leichenfemora mit Ultraschall bei einer Frequenz von 900 MHz
untersucht. Die Proben stammen aus humanem Femur, das routinemaRig im Verlauf von
Autopsien am Institut fur Pathologie der Martin-Luther-Universitat Halle-Wittenberg entnom-

men wird. Fir die Praparation wurden die Proben vornehmlich proximal aus der diaphysaren
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anterioren Femurkortikalis im Abstand von etwa 10 cm distal des rechten Femurkopfes ge-
wonnen. Dazu standen 17 mannliche und 9 weibliche, zuféllig ausgewahlte Sektionsfalle im
Alter von 20 bis 79 Jahren zur Verfugung. Vor der Auswertung des Probenmaterials wurden
anhand der Autopsieberichte Krankheiten des Skelettsystems und metabolische Stérungen
mit Einfluss auf den Knochenstoffwechsel ausgeschlossen.

Die Proben eines vorliegenden Sektionsfalles mit histologisch gesichertem Plasmozytom im
Bereich der Femurkortikalis wurden in einer zusatzlichen Betrachtung getrennt ausgewertet
und spater mit den Ergebnissen der Untersuchungsgruppe ohne Skeletveranderungen ver-

glichen.

3.2.2 Probenaufbereitung

Aus den transversal geteilten rechten Femora wurden die proximalen anterioren Anteile be-
ginnend etwa in einer Héhe von 10 cm unterhalb des Caput femoris mit einer Trennschlei-
feinrichtung (EXAKT, Norderstedt) in etwa 1 cm breite Probenblécke in Schnittwinkeln von
0°, 10°, 15°, 30°, 45°, 60° und 90° zur Horizontalebene geschnitten.
Die Proben wurden entweder direkt nach der autoptischen Entnahme des Knochens oder
nach mehrtagiger Lagerung bei -70 ° C weiter bearbeitet, wobei das Tieffrieren keinen Ein-
fluss auf die mechanischen Knocheneigenschaften hat [4]. Die jeweils antero-lateralen Qua-
dranten wurden in Ethanol 70% fixiert und unter wiederholter Durchtrankung in Ethanol 70%,
dann aufsteigend in Ethanol 96% und 100% entwéassert, in Histoclear®-Lésung (1,4-
Dimethylbenzol) Uber 24 Stunden entfettet und zur Polymerisation in Methylmethacrylat fol-
gender Zusammensetzung eingebettet:
- Uber mehrere Tage: 100 Vol.% Methylmethacrylat;
- anschlielend tber 24 h: 90 Vol.% Polymethylmethacrylat mit 10 Vol.% Dibutylphthalat

+ Zusatz von 1 g Benzoylperoxid/ 100 ml Ansatz (Katalysator)
- bis zur Aushartung: 90 Vol.-% Polymethylmethacrylat mit 10 Vol.% Dibutylphthalat

+ 3 g Benzoylperoxid/ 100 ml Ansatz.

Dabei diente Dibutylphthalat als Weichmacher, um spréde Bruchereignisse bei der spateren
Anfertigung von Schnitten zu vermeiden. Der Katalysator Benzoylperoxid initiiert die Polyme-
risation des fur die Lagerung mit Hydrochinon stabilisierten flissigen Methylmethacrylats.

Die Aushartung erfolgte in Einbettréhrchen aus Glas im Wasserbad bei Raumtemperatur und
verlief bei diesem Verfahren langsam in einem variablen Zeitraum zwischen einem und drei
Monaten, wodurch ein luftblasenfreier Einschluss der Proben erreicht wurde. Das beschrie-

bene Verfahren flihrte zu haltbaren, nicht entkalkten Knochenpraparaten [65].
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Nach der Aushartung der Proben wurden diese aus den Einbettglaschen gelost und erneut
mit der o. g. Trennschleifeinrichtung in planparallele Scheiben von ca. 5 mm Dicke gesagt.
Dabei erfolgte die Schnittfihrung entlang der spateren Messflache sowie planparallel dazu
auf der Gegenseite, mit der die Proben wahrend der Messung auf dem Objekttisch fixiert
wurden. Nach dem Schneiden wurden die Proben auf einem Planschleifgerat (Struers, Da-
nemark) mit Nassschleifpapier vorbehandelt und auf einem rotierenden Nassschleifgerat
(EXAKT®, Norderstedt) in absteigender Kérnung (800 - 1200 - 2400 - 4000) weiter bearbei-
tet. Unmittelbar vor der mikroskopischen Untersuchung wurden die Praparate noch einmal
mit Diamantpaste der Kérnung 1 und 0,25 um poliert und von Schleifmittelresten mit Wasser
und Ethanol gereinigt.

Als wesentliches Problem stellte sich bei der Probenanfertigung die Schaffung einer hori-
zontalen und ebenen Oberflache dar, da die diversen und unterschiedlich harten Knochen-
bereiche und PMMA-Bezirke verschieden stark durch die mechanischen Praparationsschritte
abgetragen werden, wodurch an der Oberflache in mechanisch weichen Zonen gréliere Ex-
kavationen und Absenkungen entstehen konnten als in harten Arealen.

Es zeigte sich, dass nach dem maschinellen Schleifen bis zu einer Kérnung von 4000 das
manuelle Polieren im Handschleifgerat nahezu glatte Oberflachen mit nur geringfligigen
Schleifspuren lieferte (bessere Ergebnisse als bei maschineller Politur), jedoch war die ma-
nuelle Schleiftechnik nicht immer befriedigend im Hinblick auf den Erhalt der erforderlichen
Planparallelitat der Proben, so dass der auswertbare Bildausschnitt bei einigen Proben be-

grenzt blieb und daher die Zahl der auswertbaren Messfelder je Probenkérper schwankte.

3.2.3 Akustische Eigenschaften des Einbettungsmediums

Polymethylmethacrylat (PMMA\) ist eine in der Histologie gebrauchliche Substanz fur die Ein-
bettung von Hartgeweben. Es liegt vor der Polymerisation als flissiges Monomer vor und
hartet exotherm zu einem festen Polymer aus. Die akustische Impedanz von PMMA variiert
bei der gewahlten Schallfrequenz aufgrund der unterschiedlichen mittleren Molmasse des
Polymers im Bereich von 3,0 bis 3,3 Mrayl. In der vorliegenden Untersuchung wurde mit ei-
ner Referenzprobe der Impedanz 3,198 Mrayl gearbeitet, auf die sich samtliche flr die Impe-
danzbestimmung der Knochenproben verwendeten Kalibrierungskurven beziehen. Diese
Kalibrierungskurven stammen aus Voruntersuchungen von Raum et al. [58] und wurden bei
unterschiedlichen Umgebungs- und Betriebstemperaturen der Messeinrichtung erstellt. In

Voruntersuchungen ergab sich auch, dass die in PMMA eingebetteten Proben eine um
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durchschnittlich 5 % geringere Impedanz als Nativproben besitzen. Fir die Darstellung der
anisotropen elastischen Eigenschaften des Knochengewebes hat die Einbettung in PMMA
keine Veranderung im Hinblick auf die winkelabhangigen Impedanzunterschiede ergeben, so
dass eine rechnerische Korrektur der negativen Signalverschiebung (,off-set“) durch die
PMMA-Einbettung vorgenommen werden konnte.

3.3 Methodik zur Messung der akustischen Impedanz

3.3.1 Aufbau und Eigenschaften des akustischen Rastermikroskops

Abbildung 2: Akustisches Rastermikroskop SAM 2000 der Firma KSI, Herborn

Das akustische Rastermikroskop besteht im Wesentlichen aus einer akustischen Linse aus
Saphir (Al,O3), die Ultraschallimpulse fokussieren kann und die mit Hilfe einer elektronisch
gesteuerten Scan-Einrichtung maanderférmig tber die zu untersuchende Probe geflihrt wird.
Die Form der Linse ist ein Zylinder, der an der probenfernen Seite flach ist und an der pro-

bennahen Seite eine spharische Kalotte aufweist.
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Ein ZnO-Kristall als streng piezoelektrischer Halbleiter dient an der planaren Seite der Linse
als Schallgeber und gleichzeitig als Empfanger fir die reflektierten Wellen, deren Energie in
ein Spannungssignal Uberfuhrt wird. ZnO eignet sich als Piezokeramik flr Frequenzen ober-
halb von 200 MHz [7].

Der Krimmungsradius der Kugelkalotte der Linse betragt ca. 0,1 mm. Diese Kalotte fokus-
siert die von dem ZnO-Wandler ausgesendeten planaren Wellen aufgrund der unterschiedli-
chen Ausbreitungsgeschwindigkeiten von Saphir und dem angrenzenden Kopplungsmedium
Wasser auf eine Fokuszone unterhalb der Kalotte, deren ungefahrer Durchmesser eine
Wellenlange (etwa 1,7 um) betragt. Der relevante Brechungsindex am Ubergang von Saphir
zu Wasser betragt dabei etwa n = 0,135. Trotz dieser starken Fokussierung wird ein grol3er
Winkel fur die numerische Apertur der Linse eingeschlossen (numerische Apertur: NA =
0,77): der halbe Offnungswinkel betragt bei der verwendeten akustischen Linse 50°. Uber
destilliertes und entgastes Wasser als Kopplungsflissigkeit wird bei Raumtemperatur
schlieBlich ein Schallkontakt zur beobachteten Probe hergestellt. Die Angaben Uber die vor-
liegenden akustischen Eigenschaften des Wassers beziehen sich auf eine Temperatur von
20 °C, bei der sich die Ultraschallwellen im Kopplungsmedium bei 900 MHz mit einer Ge-
schwindigkeit von 1485 m/s ausbreiten.

Neben der Wellengeschwindigkeit ist auch die Dampfung im Kopplungsmedium eine tempe-
raturabhangige GréRe. Dadurch wird die maximal erreichbare Auflésung begrenzt, da die
Sendefrequenz bei konstanter Temperatur des Kopplungsmediums nicht beliebig erhdht
werden kann. Unter den beschriebenen Versuchsbedingungen wird eine laterale Auflésung
von etwa 1 uym erreicht.

Um die Reflexion zwischen Linse und Kopplungsmedium aufgrund ihrer hohen Impedan-
zunterschiede zu reduzieren, ist die Linse mit einer Beschichtung aus Kalk-Glas ausgestat-
tet, deren Dicke im Bereich einer viertel Wellenlange liegt. Die gewahlte Dicke der Kalk-Glas-
Schicht verringert Reflexionen an der Grenzflache von Saphir und Kalk-Glas bzw. Kalk-Glas
und Wasser und erleichtert ebenso die Transmission der zur Linse reflektierten Signale.

Das Mikroskop wird im Puls-Modus betrieben, wobei die Linse sowohl als Sender als auch
als Empfanger von reflektierten Wellen verwendet wird und die gesendeten und reflektierten
Anteile des Schalls zeitlich voneinander durch ein elektronisches Zeitfenster getrennt werden
kénnen. Die Sendedauer betragt 20 ns. Um die nach der Reflexion an der Probe entstehen-
den Messsignale von Stoérsignalen, die andere Laufzeiten haben, trennen zu kénnen, wird
die Empfangszeit durch das elektronisch veranderbare Zeitfenster auf eine Dauer von 30 ns
begrenzt. Dadurch werden Interferenzen des Empfangssignals mit Wellen, die innerhalb der

Linse nach Mehrfachreflexion verzégert zum ZnO-Wandler zurtickkehren, reduziert.
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Das reflektierte Signal wird in einem Verstarker mit grof3er Bandbreite aufgenommen, der vor
einer Ubersteuerung durch das starke Sendesignal und gegen Signale aus Schaltereignis-
sen elektronisch geschitzt ist [5, 7].

Das fur jeden Bildpunkt gewonnene Echosignal wird seiner Amplitude entsprechend
auf dem angeschlossenen Monitor als Bildpunkt mit einem spezifischen Grauwert bei einer
Auflésung von 64 Graustufen in 512 x 512 Bildpunkten dargestellt und gleichzeitig als digita-
lisiertes Signal fur die spatere Berechnung der Impedanz gespeichert. Das Prinzip eines
akustischen Rastermikroskops im Reflexionsbetrieb zeigt Abbildung 3.

Hochfrequenzsignalgeber 900 MHz

axial
7ZnO- reflektiertes
Wandler Wellenbiindel
: \ IrJ j_ Goldelektroden
A

akustische
Linse aus
Saphir

| symmetrisch
_ reflektiertes
z-Richtung Wellenbiindel
in Phase

| Kopplungsmedium

A?L’ X | (Wasser)
y

untersuchter
‘ Probenkorper

Scan-Richtung

Abbildung 3: Prinzip eines Akustischen Rastermikroskops im Reflexionsbetrieb

Durch eine geeignete Signalauswertung erhalt man mit dem akustischen Rastermikroskop
eine gleichzeitige Darstellung der Struktur sowie der akusto-mechanischen Merkmale der
Probe. In dieser zweidimensional gerasterten Abbildung der Probenoberflache werden durch
die maanderférmige Bewegung der Linse in der Horizontalen jedem Probenpunkt in x- und y-
Richtung spezifische Bildsignale entsprechend den vorliegenden elastomechanischen Ei-
genschaften des Probenmaterials zugeordnet.
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Die Spannungsamplitude des reflektierten Wellenblindels von einem Probenpunkt wird be-
stimmt durch eine charakteristische V(z)-Funktion, die bei Anderung der Linsen-Proben-
Abstande in z-Richtung fiur das Spannungssignal einen materialtypischen oszillierenden
Verlauf annimmt und wahrend dieser Defokussierung periodisch mehrere Nebenmaxima
sowie in der Fokusweite der Linse ein Hauptmaximum aufweist. Im Fokus betragt der Lin-
sen-Probenabstand etwa 46 ym. Fir die quantitative Bestimmung der elastomechanischen
Knocheneigenschaften wird jeweils das maximal reflektierte Spannungssignal V(z) im Fo-

kusabstand verwendet.

V(z) lasst sich angeben durch die Gleichung 2 [7]:

w2

V(z)= P(0) R(B) ¢ ** % 5in() cos(B) dO
0 Gleichung 2

R(0): Reflektanzfunktion

P(6): Pupillenfunktion der Linse

k : Wellenvektor in der Flissigkeit mitk =2 17 A
z :Linsen-Probenabstand in Vertikalrichtung

0 : Einfallswinkel des Wellenbiindels zur Probenoberflachennormalen

Die Amplitude des V(z)-Signals ist abhangig von den lokalen Materialeigenschaften der un-
tersuchten Knochenprobe. Sie wird in ihrer Héhe bestimmt durch die Intensitat der an der
Probenoberflache reflektierten Ultraschallwellen. Durch den geringen Schallfelddurchmesser
im Fokusbereich (ca. 1,7 ym) kann das Signal mit hoher Auflésung den lokalen mechani-
schen Eigenschaften an der Probenoberflache zugeordnet werden.

Wellenblndel, die in axialer (gleich normaler) Richtung auf die Probe auftreffen, werden wie-
der in gleicher Richtung entlang der Linsenachse reflektiert. Wellenblindel aus weiter lateral
gelegenen Anteilen der Linse, die so reflektiert werden, dass die Verlaufsrichtung des reflek-
tieren Bundels symmetrisch zum Verlauf des einfallenden Blndels ist, tragen ebenfalls durch
konstruktive Interferenz zum V(z)-Signal bei, da sie mit dem axialen Wellenanteil in Phase
interferieren, soweit sich die Probe im Fokus der Linse befindet (vgl. Abbildung 3). Bei einer
Abstandsanderung der Linse in z-Richtung (Defokussierung) nimmt die Signalamplitude ab,

da die verschiedenen Wellenanteile durch die Abstandsveranderung destruktiv interferieren
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kénnen, bis mit noch weiterer z-Anderung wieder eine Phasendifferenz von ganzzahligen
Vielfachen von A erreicht ist und sekundare Maxima fir V(z) auftreten. Dies erklart den cha-
rakteristischen periodischen Verlauf der V(z)-Kurven. Die Abhangigkeit des V(z)-Signals vom
Probenabstand z fuhrt zu unterschiedlichen Grauwerten des entstehenden Bildausschnitts

bei der Defokussierung mit maximalen Grauwerten in der Fokusebene.

Die in der Abbildung 4 dargestellte Umsetzung von Reflexionssignalen in Grauwerte wird zur
Ermittlung der Knochenimpedanzen verwendet und ermdglicht in einem durch Raum et al.
[59] entwickelten Verfahren (Multi Layer Analysis) die automatische Erkennung des auszu-
wertenden Fokussignals fir jeden Bildpunkt. Dabei wird, ausgehend von einer positiven De-
fokussierung (Fokus oberhalb der Probe), eine Serie von Bildern mit jeweils kleiner werden-
dem Probenabstand aufgenommen, bis eine negative Defokussierung eintritt. Durch dieses
Verfahren der Messwertaufnahme in mehreren Schichten wird garantiert, dass auch bei un-

ebenen oder geringfiigig geneigten Oberflachen von jedem Probenpunkt einmal ein Refle-

xionssignal im Fokusabstand der Linse aufzeichnet wird.

X - direction [pm]

Abbildung 4: Multi-Layer-Analysis-Verfahren [59]
Der Grauwert des entstehenden Rasterbildes korreliert mit der Intensitat des elektronischen

Eingangssignals, das die reflektierte Ultraschallwelle erzeugt, und hangt von dem Refle-

xionsfaktor R fir die Probe an jeder gescannten Stelle ab.
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Der Reflexionsfaktor R flr ebene Wellen an der Grenzflache zweier Medien mit den akusti-

schen Impedanzen Z; und Z, berechnet sich aus Gleichung 3:

R:M Gleichung 3
VARYS)

Setzt man Z, fir die Impedanz der Probe und Z; fiir die Impedanz des Kopplungsmediums
(Wasser, Z, = 1,5 Mrayl), so kann bei bekanntem Reflexionsfaktor die Probenimpedanz be-
rechnet werden. Zur Bestimmung des Reflexionsfaktors wird das Mikroskop mit Substanzen
bekannter akustischer Impedanz kalibriert (s. Kapitel 3.3.2.).

Die Gleichung 3 qilt nur fir den senkrechten Einfall der Schallwellen auf die Probenoberfla-
che unter der Voraussetzung, dass keine Scherwellen angeregt werden.

Von dieser Voraussetzung kann ausgegangen werden, wenn die Wellenfront senkrecht auf
die Probenoberflache auftrifft. Fir diesen Fall wird das resultierende Reflexionssignal nur
durch die Wechselwirkung der longitudinalen Schallwelle mit der Probenoberflache an der
Grenzflache zum Kopplungsmedium Wasser bestimmt. Sobald man bei Abweichungen vom
senkrechten Einfallswinkel einen kritischen Winkel Uberschreitet, kdnnen zusatzlich zu der
longitudinalen Welle auch Scherwellen an der Probenoberflache erzeugt werden, die auf-
grund einer destruktiven Interferenz bei entsprechenden Phasenunterschieden zu Aus-
I6schungsphanomenen der einzelnen Anteile des Wellenblindels flhren. Das reflektierte
Signal wirde daher falschlicherweise zu geringe Werte annehmen.

Bei einem Einfallswinkel von weniger als 10° zum Lot ist hingegen gewahrleistet, dass in den
untersuchten Proben keine Scherwellen angeregt werden. Raum et al. [58] weisen dazu
nach, dass Gleichung 3 auch fir kleine Einfallswinkel (< 10°) ndherungsweise angewendet
werden kann. Fir die Proben der vorliegenden Studie konnte die Bedingung eines Ein-
strahlwinkels kleiner als 10° aufgrund von Unregelmafigkeiten an der Probenoberflache
nicht immer erfillt werden. Fir diesen Fall erméglichte eine topographische Oberflachena-
nalyse unter Anwendung des von Raum et al. [58] entwickelten Multi-Layer-Analysis-
Verfahrens eine selektive Auswertung allein derjenigen Reflexionssignale, flr die die ge-
nannten Bedingungen zutrafen. Mit dieser Signalanalyse wurde jeweils ein Topographiebild
berechnet, in dem stark geneigte Flachen und Kanten, an denen ein Einfallswinkel groRer als
10° auftrat, erkannt wurden. Signale von diesen Flachen und Kanten wurden von der weite-
ren Signalverarbeitung ausgeschlossen .

Zusammen mit der Kenntnis der Pupillenfunktion P(8) und unter Berilicksichtigung der Ein-
stellungen der Gerateelektronik lasst sich die akustische Impedanz Z, flir den Knochen bei

geringen Einfallswinkeln quantitativ angeben.
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In dieser materialabhangigen KenngroRe der akustischen Impedanz sind die akustischen

Eigenschaften des Knochens Uber die Beziehung der Gleichung 4 bestimmbar:

7= [ORY}
Gleichung 4

p: Massendichte;

v: Schallgeschwindigkeit

Fir isotrope Materialien lassen sich aus der Kenntnis der Impedanz die mechanische Gro-

Ren Steifigkeit C und Young'scher Modul E nach den folgenden Gleichungen bestimmen:

C=pvi=2Zv
Gleichung 5
E- C(1+t0)(1-20) - pVv?*(1+o)(1-20)
(1+0) (1+0)
Gleichung 6

o: Poissonverhaltnis

Raum et al. [58] beschreiben, dass die Beziehung fur C und E von isotropen auf ani-
sotrope Materialien ausgeweitet werden kann, wie es fir kortikales Knochengewebe not-
wendig ist.

Kennt man die Impedanz und die im Mikrostrukturbereich nach dem Beispiel von
Maev [47] ermittelte Schallgeschwindigkeit im Zielgebiet des Knochens, kann man daraus
die in der Biomechanik gebrauchliche GroRe der Steifigkeit C berechnen. Bei bekannter
Poisson-Zahl o (fir homogenes Knochengewebe 0,3) kann dann auch der Elastizitdtsmodul

E angegeben werden.
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3.3.2 Kalibrierung des akustischen Mikroskops

Zur Kalibrierung des verwendeten Ultraschallmikroskops SAM 2000 wurden als Referenz
neben Polymethylmethacrylat weiterhin die bekannten Impedanzen von Quarzglas (Supra-
sil®) und Polycarbonat verwendet.

Diese Referenzimpedanzen waren zuvor durch Bestimmung der Dichte und Messung der

Schallgeschwindigkeit mit Hilfe von Puls-Echo-Laufzeitmessungen bestimmt worden.

Um den Einfluss der Umgebungstemperatur und der Temperatur des Kopplungsmediums
auf Signaldampfung und Schallgeschwindigkeit zu erfassen, wurden am IMPB (Institut fur
Medizinische Physik und Biophysik der Martin-Luther-Universitat Halle-Wittenberg) durch
Raum et al. [58] die Reflexionssignale einer homogenen PMMA-Probe von bekannter Impe-
danz und fiur das Kopplungsmedium Wasser temperaturabhangig bestimmt und daraus
Messkurven erstellt.

Bei der Impedanzberechnung der Proben wurde die temperaturabhangige Dampfung
der Schallwellen dadurch berlcksichtigt, dass die ermittelten Impedanzen der PMMA-
Bezirke jeder Messserie mit einer unter konstanten Temperaturbedingungen ermittelten Re-
ferenzimpedanz fir PMMA verglichen wurden. Diese Referenzimpedanz wurde zuvor mit
einer Fehlertoleranz von etwa einem Prozent an einem zweiten akustischen Rastermikro-
skop bei einer Arbeitsfrequenz von 25 MHz bestimmt. Dadurch konnte die Impedanz der

Proben jeweils auf eine Standardtemperatur bezogen werden.

Um Verstarkerdriften und temperaturabhangige Einflisse der Messelektronik auszuschalten,
wurde das nach jeder Messreihe aufgezeichnete Reflexionssignal von der Linsenoberflache
mit einem Referenzsignal abgeglichen und auf Standardbedingungen bezlglich Geratetem-
peratur und Verstarkereinstellungen umgerechnet. Auch dazu war zuvor von
Raum et al. [58] Uber einen relevanten Temperaturbereich und bei bekannten Verstarkerein-
stellungen eine Messkurve erstellt worden. Die Korrektur der Umgebungseinfliisse bei der
Impedanzbestimmung erfolgte in der Auswertung halbautomatisch mit Hilfe eines am IMPB
entwickelten Analyseprogramms unter Verwendung der Kalibrierungskurven der PMMA-

Referenzprobe und des Referenzsignals von der Linsenoberflache [58].
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3.3.3 Signalverarbeitung zur Impedanzbestimmung

Eine am IMPB entwickelte Software zur Analyse der Messbilder ermoéglicht neben der Impe-
danzbestimmung aus den aufgezeichneten Reflexionssignalen eine kontrollierte Erfassung
und Kompensation von Artefakten. Da flr die quantitative Bestimmung der Probenimpedan-
zen alle Bildpunkte im Fokus aufgezeichnet werden missen, ist die Erfassung des Oberfla-
chenreliefs zur Lokalisation der Fokustiefe in z-Richtung erforderlich.

Die Software kontrolliert dabei aus den Bilddaten der Schichtaufnahmen, ob das Signalma-
ximum jeweils aus der Fokusebene des gescannten Bereiches in z-Richtung stammt. Die
Beeinflussung des Reflexionssignals durch wechselnde Oberflacheneigenschaften und -
neigungswinkel (aufgrund von Seitenkanten der Proben sowie Praparationsartefakten) wurde
mit Hilfe der oben beschriebenen Software zur Schichtbildanalyse (Multi Layer Analysis,
Raum et al. [58]) kompensiert.

Weiterhin wurde mit der Software verhindert, dass eine elektronische Uber- oder Un-
tersteuerung des Signals eintreten konnte. Bereiche, in denen Bildausschnitte nur aus
PMMA aufgebaut waren (z. B. mit PMMA aufgefillte Volkmann'sche und Havers'sche Ka-
nale sowie Randzonen), wurden automatisch erkannt und von der Berechnung der mittleren
Impedanz des gesamten Messfensters sowie der selektierten Messregionen ausgeschlos-

sen.

3.3.4 Durchfuhrung der Messungen

Die Proben wurden mit der zu untersuchenden Flache linsenwarts auf dem Probentisch fi-
xiert. AnschlieBend wurde jeder Probenblock mit Hilfe des Auflichtmikroskops nach mogli-
chen Schleifspuren aus der Praparation untersucht und es erfolgte eine Registrierung der
Koordinaten des horizontal verschiebbaren Probentisches fiir geeignete Areale. Dazu wur-
den jeweils ein peripheres, ein perimedullares sowie ein dazwischen liegendes drittes Areal
(als ,zentral im weiteren Text bezeichnet, vgl. Abbildung 5) eingestellt.

Als Kopplungsmedium wurde destilliertes und entgastes Wasser von Raumtemperatur auf

die Probe aufgetragen.
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Abbildung 5 Messlokalisation flr die unterschiedliche Impedanzbestimmung am anterioren
Femurknochen

Die akustische Linse wurde Uber die Probe geschwenkt und in z-Richtung fokussiert. Die
letzte Strecke der Annaherung erfolgte unter visueller Beurteilung der Amplitude des Refle-
xionssignals. Die Linse musste so weit an die Probe angenahert werden, dass sich innerhalb
des dynamischen Bereiches des Videosignals eine maximale Signalamplitude einstellte. Fir
die meisten Proben ergab sich als Richtwert eine maximale Amplitude des reflektierten Si-
gnals bei einer RF-Verstarkung von 42 — 43 % und einer Videoverstarkung zwischen 60 und
75 %.
Da die Signalamplitude den vorgegebenen Bereich des Videosignals nicht Uberschreiten
durfte, um eine Signalverfalschung durch Ubersteuerung zu vermeiden, mussten jeweils die
Hochfrequenzverstarkung (RF) des Signals und die Videoverstarkung vor jeder Messung
neu eingestellt werden.

Es wurden entsprechend den zuvor optisch ermittelten Koordinaten Schichtbilder der
Seitenlange 1 mm bzw. 500 um jeweils an entsprechender peripherer, zentraler und perime-

dullarer Position aufgenommen.

Die den elastischen Eigenschaften entsprechenden Signalamplituden der reflektierten
Wellen wurden flr jeden Messpunkt im gewahlten Messfenster aufgezeichnet. Dadurch er-
gab sich aus jedem gescannten Punkt der Probe ein Datenwert sowohl fir eine histomor-
phologische Darstellung des Gewebes auf dem Bildschirm als auch fur eine quantitative Be-
schreibung der lokalen Elastizitatseigenschaften tiber das Reflexionssignal [5].

Die geringe Eindringtiefe der Ultraschallwellen bei der verwendeten Arbeitsfrequenz von 900
MHz erlaubte gezielte Impedanzmessungen unmittelbar an der Probenoberflache, nicht aber

in tiefer gelegenen Probenanteilen.
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Aus den Signalamplituden der gewonnenen Schichtbilder wurden fir jede Probe mit Hilfe
des Multi-Layer-Analysis-Verfahrens die lokalen Intensitdtsmaxima des Reflexionssignals
erfasst sowie die Oberflachentopographie bestimmt. Zusatzlich wurde nach jeder Messserie
durch eine definierte Veranderung der Signalempfangszeit (Gate-Zeit) ein Reflexionssignal
von der Linsenoberflache zum Zwecke der Kalibrierung der Systemelektronik aufgenommen.

Dadurch erfolgte eine Erfassung der temperaturabhangigen Arbeitszustande der
Messelektronik und der Linse [Kapitel 3.3.2], die bei der spateren Impedanzberechnung be-

ricksichtigt werden mussten.

4 Ergebnisse

4.1 Messung der akustischen Impedanz der Proben

Fur die in PMMA als Einbettungsmedium angefertigten Proben aus der antero-lateralen Fe-
murkortikalis wurden die Impedanzen an je drei Messlokalisationen (peripher, zentral und
perimedullar) bestimmt. Durch die Messungen in zwei unterschiedlich grof3en Bildfenstern
(500 ym und 1 mm Seitenldnge) ergaben sich dabei fir jede untersuchte Knochenprobe
sechs Messwerte. Die statistische Auswertung der ermittelten Impedanzwerte erfolgte mit
der Software SPSS 8.0. Im Einzelnen wurden neben den richtungsabhangigen Impedan-
zunterschieden die Impedanzen fir alters- und geschlechtsspezifische Untergruppen und fur

einzelne histologische Strukturen innerhalb der Gesamtmessfenster bestimmt.

4.2 Impedanzbestimmung Uber die Gesamtmessfenster

Insgesamt wurden n = 998 Mehrschichtanalysen von 17 mannlichen und 9 weiblichen Au-

topsiefallen ausgewertet (vgl. Tabelle 1).

29



Tabelle 1 Anzahl, Altersspanne und Geschlechtsverteilung der untersuchten Autopsifalle

Geschlecht | Altersspanne in Anzahl der Femora Anzahl der Biopsien Anzahl der gewon-

Jahren nenen Datensatze
weiblich 20-77 9 63 356
mannlich 24 -79 17 119 642

Fur die mittlere Impedanz aller ausgewerteten Proben ergibt sich:

Z, = 3,38 + 0,379 Mrayl (Mittelwert + Standardabeichung).

Die Streuung der Impedanz kann in grober Naherung als normal verteilt betrachtet werden.

Nach Uberpriifung mit dem x%Test (p < 0,001) und dem Kolmogorov-Smirnov-Test
(p < 0,001) kann man die Nullhypothese, dass die mittleren Impedanzen aus allen Messun-
gen ohne Berulcksichtigung von Winkel-, Alters- oder Geschlechtsunterschieden einer Nor-
malverteilung unterliegen, nicht verwerfen, d. h. die mittleren Impedanzen werden als normal

verteilt angenommen.

4.3 Winkelabhangige Impedanzbestimmung

Die Winkelabhangigkeit der Impedanz analysiert die Anisotropie des akusto-elastischen Ver-
haltens des untersuchten Knochengewebes. Alle Winkelangaben beziehen sich hier auf die
Horizontalebene: 0° entspricht einem Schnittwinkel senkrecht zur Longitudinalachse des
Femurs und einem Einschallwinkel mit dem Ultraschallmikroskop in Longitudinalrichtung des
Knochens. Mit einer Zunahme des Schnittwinkels durchlauft die auftreffende Schallwelle die
Strukturkomponenten des Gewebes in unterschiedlichen Richtungen und bewirkt dadurch
bei mechanisch anisotropen Proben eine Anderung des Reflexionskoeffizienten und damit
der ermittelten Impedanz.

Eine winkelabhangige Betrachtung der mittleren Impedanzen ergibt die hdchsten
Werte bei Einschallrichtungen nahe des Richtungsverlaufes der Knochenlangsachse. Die
niedrigsten Impedanzen liegen dagegen bei Messungen in Schnittwinkeln von 60° und 90°

vor, d.h. anndhernd transversal zur Longitudinalachse des Femurs. Die mittlere Impedanz ist
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fur Proben vom Schnittwinkel 10° am hdchsten (Z = 3,54 + 0,35 Mrayl), wahrend bei 90° die
niedrigsten mittleren Impedanzen gemessen werden (Z = 3,227 + 0,3 Mrayl). Die Impedan-
zen fir diese beiden Messwinkel unterscheiden sich signifikant im t-Test flr verbundene
Stichproben (p = 0,007). Hoch signifikante Impedanzunterschiede (p < 0,001) ergeben sich
im t-Test fur verbundene Stichproben zwischen den Proben der Winkel 0° und 45°, 0° und
60°, 10° und 45° sowie 10° und 60°. Signifikant unterscheiden sich auch die mittleren Impe-
danzen bei den Winkeln 0° und 30° sowie 10° und 30° (p = 0,002) (vgl. Abbildung 6). Bei
diesem Vergleich liegen flir den Schnittwinkel von 90° wegen der unbrauchbaren Praparation
eines Praparates sechs Messwerte weniger vor als fir die anderen Winkel. Dennoch ergibt
sich basierend auf die Ubrigen Praparate vom Winkel 90° der gezeigte signifikante Impedan-

zunterschied zu Proben vom Winkel 10°.

Eine einfaktorielle Varianzanalyse (ANOVA) zeigt ebenfalls die Anderung des Einschallwin-
kels als hoch signifikanten Einflussfaktor an - sowohl fur die mittlere Impedanz der Messfen-
ster (p < 0,001) als auch fir die in jedem Messfenster erreichten Maximalwerte der Impedanz
(p < 0,001). Fir die in jedem Messfenster auftretenden Minimalwerte der Impedanz ergibt
sich in der einfaktoriellen Varianzanalyse kein signifikanter Unterschied (p = 0,085) bei Ande-

rung der Einschallrichtung.
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Abbildung 6 Mittlere Impedanzen und Standardfehler in Abhangigkeit vom Einschallwinkel
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4.4 Geschlechtsabhangigkeit der Impedanz

Auch das Geschlecht erweist sich als ein signifikanter Einflussfaktor auf die gemessenen
Impedanzen. Der geschlechtsspezifische Impedanzvergleich zeigt signifikante Unterschiede
zwischen den mannlichen und weiblichen Sektionsfallen jedoch nur fir bestimmte Einschall-
winkel. Der markanteste Impedanzunterschied findet sich bei Proben des Schnittwinkels 15°
(unabhangiger t-test; p = 0,002). In der einfaktoriellen Varianzanalyse (ANOVA) ergeben sich
fur die geschlechtsspezifischen Impedanzwerte au3erdem signifikante Unterschiede bei 10°
(p < 0,001) und 60° (p = 0,006) (vgl. Abbildung 7).
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Abbildung 7 Winkelabhangigkeit der Impedanzen fiir jedes Geschlecht im Vergleich zur
mittleren winkelabhangigen Impedanz aller Messproben
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In einer patientenunabhangigen multivariaten Analyse ohne Berlcksichtigung der Schnitt-
winkel erkennt man, dass sowohl die innerhalb der Messfenster auftretenden Mittelwerte als
auch die Minimalwerte der Impedanzen durch das Geschlecht hoch signifikant (p < 0,001)
beeinflusst werden. Fir die Maximalwerte der Impedanzen in den Gesamtmessfenstern ist
der geschlechtsspezifische Unterschied nicht signifikant.

Wertet man den Einfluss des Geschlechtes auf die mittleren, maximalen und minimalen Im-
pedanzwerte unter gleichzeitiger Berucksichtigung der Einschallwinkel aus, zeigt sich in der
multivariaten Analyse ein hoch signifikanter Impedanzunterschied zwischen beiden Ge-
schlechtern in allen winkelspezifischen Vergleichsgruppen (p < 0,001).

4.5 Altersabhangigkeit der Impedanz

Im Streudiagramm beschreibt die Regressionsgerade eine positive Korrelation zwischen
mittlerer Impedanz und Lebensalter (Abbildung 8). Der dargelegte Trend zu héheren mittle-
ren Impedanzwerten mit steigendem Lebensalter ist aufgrund der gro3en Streuung und der
begrenzten Anzahl der untersuchten Sektionsfalle jedoch nicht statistisch signifikant nach-
weisbar. Fur das Mall des Zusammenhangs zwischen Lebensalter und mittlerer Impedanz
errechnet sich als Bestimmtheitsmald der Wert r 2 = 0,06269, d. h. nur etwa 6,3 % der Vari-
anz der mittleren Impedanz wird durch die Regressionsgerade erklart und Iasst sich auf eine

Abhangigkeit vom Lebensalter zurtckflhren.
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Abbildung 8 Korrelation der mittleren Impedanz zum Lebensalter der Sektionsfalle
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Unterteilt man die untersuchten Knochenproben beider Geschlechter dagegen in vier Alters-
klassen, die auf einer in erster Linie fur die weiblichen Sektionsfalle zutreffende Einteilung in
Lebensabschnitte in Bezug auf das Klimakterium beruhen (praklimakterisch, periklimakte-
risch, postklimakterisch sowie Senium), so erkennt man bei der nicht personenbezogenen
Zuordnung aller Schichtbilder zu den einzelnen Altersstufen eine Tendenz zu héheren Impe-
danzwerten mit dem Alterszuwachs. Die mittlere Impedanz der Schichtbilder liegt flr Prapa-
rate von Sektionsfallen im Alter unter 40 Jahren bei Z = 3,28 Mrayl + 0,299 Mrayl (Mittelwert
und Standardabweichung) und fir Praparate von Sektionsfallen Gber 70 Jahren bei Z = 3,46
Mrayl £ 0,398 Mrayl. Der Korrelationskoeffizient fir den Zusammenhang zwischen Alters-
klasse und Impedanzanstieg betragt hierbei r = 0,98. Im unabhangigen t-Test ergeben sich
schwach signifikante Impedanzunterschiede zwischen den Messungen fir Proben der prak-
limakterischen Altersklasse unter 40 Jahren und der periklimakterischen Altersklasse zwi-
schen 40 und 59 Jahren (p = 0,02) sowie hoch signifikante Unterschiede zwischen der prak-
limakterischen Probengruppe und Proben der beiden hdchsten Altersklassen (p < 0,001).
AulRerdem unterscheiden sich die Impedanzwerte zwischen der postklimakterischen Alters-
klasse (60 — 70 Jahre) und dem Senium (Uber 70 Jahre) im t-Test schwach signifikant (p =
0,04) (Abbildung 9). Eine geschlechtsspezifische Aussage zur Abhangigkeit der mittleren
Impedanz vom Lebensalter lasst sich wegen der geringen Anzahl von nur vier Sektionsfallen
fur die Altersklassen unter 40 Jahren und Uber 70 Jahren nicht mit statistisch signifikanter

Sicherheit treffen.
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Abbildung 9 Impedanzwerte fir alle Proben eingeteilt in vier Altersklassen
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Die folgende Tabelle gibt die Verteilung der fir die einzelnen Altersklassen vorliegenden
Probanden wieder sowie die Anzahl der durchgefihrten Messungen und die altersabhangi-

gen Messergebnisse (Tabelle 2).

Tabelle 2  Altersklassen der Sektionsfalle mit Bezug auf den fir Proben weiblicher Sektionsfalle
gewahlten Bezugszeitraum des Klimakteriums [40. —59. Lebensjahr]

Nr Alter Anzahl der Anzahl der Mehr-  mittlere Impe- Std.- Relation zum Klimak-
Sektionsfalle  schichtanalysen danz [Mrayl]  Abw. terium fir weibl. Falle

1 <40 Jahre 4 Probanden 162 Messungen 3,29 E)I\,/IZrSgI] praklimakterische Phase

2 40-159 Jahre 5 Probanden 192 Messungen 3,36 0,446 periklimakterische Phase

3 60-70Jahre 13 Probanden 475 Messungen 3,39 0,341 postklimakterische Phase

4 >70 Jahre 4 Probanden 166 Messungen 3,46 0,398 Senium

In der multivariaten Analyse findet man ebenfalls die zuvor im t-Test gezeigten, signifikanten
Unterschiede der mittleren Impedanzen (p = 0,004) sowie der selektiv untersuchten minima-
len Impedanzen der Gesamtmessfenster (p < 0,001) fur die einzelnen Altersklassen, jedoch
gibt es keinen signifikanten Einfluss der Altersklasse auf die Maximalwerte der Impedanzen
im Gesamtmessfenster.

Werden zusatzlich fir die vier einzelnen Altersklassen winkel- und geschlechtsabhangige
Impedanzvergleiche durchgefihrt, so unterscheiden sich flr alle Altersklassen die Impedan-

zen bei 15° zwischen beiden Geschlechtern signifikant.

4.6 Impedanzbestimmung ausgewahlter histologischer Strukturen

Die selektive Untersuchung einzelner Osteone zeigt, dass deren akusto-elastische Eigen-
schaften weitgehend an die Eigenschaften des umliegenden Gewebes adaptiert sind. Der
Vergleich der Impedanzen selektierter Osteone mit den mittleren Impedanzen der Gesamt-
messfenster, in denen die Osteone liegen, zeigt keinen signifikanten Unterschied zwischen
den mittleren Impedanzwerten der Einzelosteone und den mittleren Impedanzen des ge-

samten Messfensters.

Auch das elastische Anisotropieverhalten einzelner Osteone entspricht etwa dem des umge-
benden Gewebes im Gesamtmessfenster, wobei zwischen den einzelnen Osteonen und
dem umgebenden Gewebe des gleichen Messfensters fur alle Schnittwinkel keine signifi-
kanten Unterschiede der mittleren Impedanz auftreten.
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Fir die winkelabhangige Impedanzbestimmung einzelner Osteone ergibt sich lediglich das
Impedanzmaximum abweichend von dem Maximum fir das gesamte Messfenster beim
Schnittwinkel 0° (3,56 Mrayl + 0,337 Mrayl), wahrend ihr Minimum ebenfalls beim Schnittwin-
kel 60° (3,23 Mrayl £ 0,401 Mrayl) auftritt.

Fur alle Winkel liegen die mittleren Impedanzen der Osteon-Areale innerhalb der Standar-
dabweichung der mittleren Impedanzen des Gesamtmessfensters. Die Impedanzen der ein-
zelnen Osteone entsprechen auller bei den Winkeln 0° und 10° (dort reziprokes Verhalten im
Vergleich zum Gesamtmessfenster) den Impedanzen des Gesamtmessfensters und besitzen

nur leicht hdhere mittlere Impedanzen als die Gesamtmessfenster.

Die héchsten Impedanzen im Gesamtmessfenster ergeben sich im Bereich der Schaltlamel-
len, wahrend histologisch wenig strukturierte Areale mit wenigen Lamellenanteilen sowie

junge Osteone die niedrigsten Impedanzwerte aufweisen.

Diese selektiv untersuchten Bereiche besonders hoher und besonders niedriger Impedanz
zeigen zur Impedanz des Gesamtmessfensters analoge, anisotrope akusto-elastische Ei-
genschaften, d. h. der winkelabhangige Verlauf ist fur alle Betrachtungen sigmoid mit Maxi-
malimpedanzen bei den Winkeln 0° bzw. 10° und Minimalimpedanzen bei 60° bzw. 90°.

Das analoge winkelabhangige akusto-elastische Verhalten auch fur die selektierten
Bereiche mit Maximal- und Minimalimpedanzen lasst sich in der graphischen Darstellung an
analogen Kurvenverlaufen in y-Richtung erkennen (Abbildung 10). Abweichend zur Auswer-
tung der Gesamtmessfenster liegt flr die selektierten Areale mit hohen Impedanzen der win-
kelabhangige Minimalwert bei 90° statt bei 60°, der Maximalwert tritt aber bei gleichem Win-
kel von 10° auf. Die selektiv ausgewerteten Maximalimpedanzen zeigen eine héhere Streu-

ung als die Mittel- und Minimalwerte (vgl. Tabelle3).

In den selektiv untersuchten Arealen zwischen den Osteonen mit nur geringen Impe-
danzwerten liegt die winkelabhangige Hoéchstimpedanz wie bei den einzelnen Osteonen bei

0°, das relative Impedanzminimum dagegen wie fir die Gesamtmessfenster bei 60°.
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Tabelle 3  Gemittelte winkelabhangige Impedanzwerte und Standardabweichung a) flr
das gesamte Messfenster, b) fiir das Areal einzelner Osteone, c) liber Arealen
mit hoher Impedanz innerhalb des Messfensters; d) fiir Areale mit niedriger

Impedanz innerhalb des Messfensters. SD = Standardabweichung
a) mittlere SD b) Impedanz | SD c) selektive SD d) selektive SD
¢ | Impedanz des | [Mrayl] einzelner Os- Areale mit [Mrayl] Areale mit nie- | [Mrayl]
‘© | gesamten teone [Mrayl] [Mrayl] hohen Impe- drigen Impe-
E Messfensters danzen [Mrayl] danzen [Mrayl]
< | [Mrayl]
0 3,53 0,32 3,56 0,34 4,08 0,55 3,16 0,34
10 3,54 0,35 3,54 0,36 4,12 0,59 3,15 0,36
15 3,48 0,37 3,48 0,39 4,01 0,59 3,05 0,39
30 3,38 0,37 3,36 0,41 3,88 0,58 3,03 0,41
45 3,27 0,34 3,29 0,39 3,72 0,54 2,92 0,35
60 3,24 0,38 3,23 0,40 3,67 0,63 2,86 0,39
90 3,23 0,30 3,25 0,34 3,61 0,47 2,99 0,35
45- —{+— alle Messproben
B interstitielle Lamellen
O Einzelosteone
] 5 V' interstitielles
= 4.0+ % Gewebe geringer
g i Impedanz
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Abbildung 10 Winkelabhangiger Impedanzverlauf und Standardfehler fur das gesam-

te Messfenster, fir einzelne Osteone, fur selektive Areale mit hoher
Impedanz (interstitielle Lamellen) und fir selektive Areale mit niedriger
Impedanz innerhalb der Messfenster
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4.7 Impedanz bei proximaler und distaler Messlokalisation

Da nur bei wenigen Autopsiefallen (etwa 10 %) auch das distale Femur zu Messungen zur
Verfugung stand, konnte nur fur wenige Falle ein Vergleich zwischen proximal und distal
ermittelten Impedanzen durchgefihrt werden.

Fir die distalen Proben liegen die Impedanzwerte geringflgig héher als fir die proximalen.
Dieser Unterschied ist in der einfaktoriellen Varianzanalyse unter Berlcksichtigung der
Messlokalisation nur fir die mittleren Impedanzen signifikant (p = 0,01), die maximalen und

minimalen Impedanzen in den Messfenstern unterscheiden sich nicht signifikant.

4.8 Intraindividueller Impedanzvergleich

Neben den Impedanzunterschieden zwischen den winkelabhangigen Untergruppen aus allen
Proben wurde die Winkelabhangigkeit der Impedanzen gesondert fir die einzelnen Sekti-
onsfalle untersucht, um eventuelle, fallbezogene Sekundareinflisse zu bericksichtigen.
Auch fur diesen fallbezogenen Vergleich unter Zuordnung der ausgewerteten Messbilder zu
den einzelnen Sektionsfallen ist die Abhangigkeit der Impedanzen vom Einschallwinkel im t-
Test fur die mittleren, maximalen und minimalen Impedanzen (p < 0,001) als hoch signifikant
nachzuweisen. Die Winkelabhangigkeit der mittleren Impedanz zeigt sich beim intraindividu-
ellen Vergleich sowohl fir das Gesamtmessfenster als auch fir die mittleren Impedanzen
einzelner Osteone.

Der fur den gesamten Probensatz zuvor im t-Test fur unabhangige Stichproben ge-
zeigte Einfluss des Geschlechtes auf die Impedanz beim Schnittwinkel von 15° bestatigte
sich beim intraindividuellen Vergleich lediglich bei denjenigen Messungen, die an zentraler
Position innerhalb des Probenquerschnittes, d. h. etwa in der Mitte zwischen Periost und
Endost durchgefuhrt wurden (unabhangiger t-Test; p = 0,019). Der zuvor fur den gesamten
Probensatz im t-Test gefundene Einfluss von Altersklassen auf die Impedanz konnte im in-
traindividuellen Vergleich bei einer analogen Einteilung in Altersklassen nur am perimedulla-
ren Messort und nur fir Proben vom Schnittwinkel 90° festgestellt werden (unabhangiger t-
Test; p = 0,002).

Eine multivariate Analyse zur getrennten Prifung von Alters- und Geschlechtseinflis-
sen auf die mittlere Impedanz von peripher, zentral und perimedulldar gemessenen Proben
ergab, dass die signifikanten Impedanzunterschiede durch Alter und Geschlecht vor allem
bei Proben der Schnittwinkel 45° bis 90° zum Ausdruck kommt, wobei Messbilder vom peri-
medullaren Messort am haufigsten signifikante Alters- und Geschlechtseinflliisse anzeigten.
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Es wurden weiterhin bei Proben der Schnittwinkel 10° und 30° anhand der statisti-
schen Auswertung (Kovarianzanalyse) signifikante Varianzunterschiede festgestellt, die ne-
ben dem Einfluss durch Alter und Geschlecht einem weiteren, in dieser Studie nicht fassba-
ren Einflussfaktor unterlagen. Darum empfiehlt es sich, die Proben, auf deren Oberflache der
Schall in transversaler Richtung zur Femurlangsachse auftrifft, zur spezifischen Untersu-
chung von Alters- und Geschlechtseinflissen zu wahlen, da fur diese der bislang unbe-

kannte Sekundarfaktor aus der Kovarianzanalyse statistisch nicht relevant zu sein scheint.

4.9 Impedanzbestimmung in unterschiedlicher Distanz zur Diaphysenmitte

Der Vergleich der Impedanzen fir unterschiedliche Messorte im Diaphysenquerschnitt an
peripherer, zentraler und perimedullarer Stelle ergibt in einer einfaktoriellen Varianzanalyse
keine signifikanten Unterschiede fur die mittlere Impedanz der Gesamtmessfenster.

Lediglich fur die Mittelwerte einzelner Osteone (ANOVA, p = 0,008) sowie fur die
mittlere Impedanz Uber Arealen mit besonders niedriger Impedanz (wenig mineralisierte Be-
reiche), die sich in der Bildanalyse meist innerhalb von jungen Osteonen oder in Arealen mit
geringer Lamellenstruktur darstellen, kann man hoch signifikante Unterschiede feststellen
(ANOVA, p < 0,001). Dies bedeutet, dass die Knochenimpedanzen im anterioren Femur-
querschnitt an beliebiger Stelle reprasentativ gemessen werden kdnnen.

Nur fUr intraindividuelle Vergleiche der Impedanzen aus selektierten Messregionen
(wie etwa zum Impedanzvergleich einzelner Osteone) muss man den Messort angeben. Da-
gegen sind die interindividuellen Schwankungen an den einzelnen Messlokalisationen so
stark, dass beim Vergleich der Impedanzwerte verschiedener Probanden kein Zusammen-
hang von Messlokalisation und Impedanz zu erwarten ist, so dass fir interindividuelle Ver-
gleiche die Messungen an beliebiger Stelle im anterioren Femurquerschnitt durchgeflhrt
werden koénnen.

Auch in einer multifaktoriellen Analyse unter gleichzeitiger Berucksichtigung des Ein-
flusses durch das Patientenalter und —geschlecht konnte kein einheitlicher Zusammenhang
zwischen Messlokalisation im Diaphysenquerschnitt und Impedanz gefunden werden.
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5 Diskussion

Die Bestimmung der akustischen Impedanz von humanem, kortikalem Femurknochen mit
der akustischen Rastermikroskopie ergibt bei einer Arbeitsfrequenz von 900 MHz einen
mittleren Wert von Z = 3,38 + 0,379 Mrayl. In Abhangigkeit von unterschiedlichen Schnittwin-
keln der Proben ftritt eine Schwankungsbreite flr die mittlere Impedanz zwischen 3,23 und
3,54 Mrayl auf. Zusammen mit den Werten fir die Minimal- und Maximalimpedanzen aus
selektierten Arealen betragt die Schwankungsbreite 2,1 und 5,8 Mrayl. Einzelne Messwerte
Uberragen diese Eckwerte und missen als Ausreiler gewertet werden.

Bei der verwendeten Frequenz von 900 MHz ergeben sich fur die mittlere Impedanz geringe-
re Werte als bei friiheren Arbeitsgruppen, die in ihren Studien bei einer Arbeitsfrequenz von
bis zu 600 MHz fir die Impedanzen von kortikalem Hundefemur und humanem Femur Werte
um 8 Mrayl angeben [40].

Weiss et al. [83] fanden bei einer Arbeitsfrequenz von 50 MHz ahnliche Impedanzwerte wie
Katz et al. (7,69 £ 0,18 Mrayl) am humanen Femurknochen in Transversalschnitten. Ashman
et al. [4] geben flir die Impedanz von kompaktem Knochen den Wert Z = 6,12 Mrayl ebenfalls
fur die Schallfrequenz von 50 MHz bei einer Arbeitstemperatur von 20° C an. Die vorange-
gangenen Studien basieren weitgehend auf Messungen von Wellenlaufzeiten. Diese Lauf-
zeitbestimmungen erfolgten unter Verwendung des Ultraschallmikroskops entweder im Re-
flexions- oder im Transmissionsverfahren.

Nach Raum et al. [58] werden die in der eigenen Arbeit ermittelten Werte, die im Vergleich
zu den friheren Bestimmungen an Knochen um den Faktor 1,5 bis 2 niedriger sind, durch
eine strukturabhangige Dispersion des Schalls im Knochen verursacht, die sich auf die
hochfrequenten Wellen von 900 MHz starker auswirkt als auf Ultraschallwellen im Bereich
der bei Voruntersuchungen verwendeten Frequenzen von 3,5 bis 600 MHz.

Hochfrequente Schallwellen werden nach Rho [60] starker durch die beugenden mikrostruk-
turellen Merkmale des Knochengewebes beeinflusst als mittel- bis niederfrequente Schall-
wellen; letztere unterliegen starker dem Einfluss der Beugung an gréReren Strukturkompo-
nenten wie pordsen Einschlissen, Mikrodefekten und unterschiedlichen Anordnungen der
groben Gewebstextur. Fur niederfrequenten Ultraschall kann man auf der Basis der Aus-
breitungsgeschwindigkeit daher nur in begrenztem Umfang Informationen zur Knochen-
struktur gewinnen und keine Aussagen zu mechanischen Materialeigenschaften auf mi-
krostruktureller Ebene. Die Schallfrequenz von 900 MHz ist jedoch ausreichend hoch fiir eine
sensitive Erfassung der richtungsabhangigen elastomechanischen Eigenschaften im Kno-
chengewebe [60].
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5.1 Impedanzmessung und Modelle der Knochenmikrostruktur

In bisherigen Untersuchungen zur Mikrostruktur des Knochens konnte man zeigen, dass die
Struktur des kortikalen Knochengewebes deutlich durch seine funktionelle Beanspruchung
beeinflusst wird. Basierend auf licht-, polarisations- und elektronenmikroskopischen Untersu-
chungen sowie auf verschiedenen radiologischen Verfahren nimmt man an, dass die Kolla-
genfasern im kortikalen Knochengewebe vornehmlich in der Richtung von Zugkraften ent-
lang der Longitudinalachse liegen. In kompressionsbelasteten Bereichen des Knochens ord-
nen sich die Kollagenfasern dagegen zu einem grof3eren Anteil von der Longitudinalachse
abgewandt in der Transversalrichtung an [2].

Hunt et al. [32] haben in ihrer Untersuchung mittels Geschwindigkeitsmessungen von
Schallwellen bei einer Frequenz von 50 MHz festgestellt, dass der humane kortikale Kno-
chen die héchsten Elastizitatsmodulen im antero-lateralen Femur sowie im antero-medialen
Bereich der Tibia besitzt. Die Elastizitdtsmoduln in Longitudinalrichtung sind in seiner Studie
im Mittel um den Faktor 1,07 hoher als in Transversalrichtung. Diesem Verhaltnis entspricht
auch das Verhaltnis der in dieser Arbeit gemessenen mittleren Impedanz flr den Schnittwin-
kel 0° (3,54 Mrayl + 0,35 Mrayl) zur Impedanz bei einem Schnittwinkel von 90° (3,23 Mrayl
+ 0,3 Mrayl) (akusto-elastischen Anisotropie demnach: 1,1). Hunt fuhrt die Unterschiede der
Elastizitdtsmodulen auf die Krafteverteilung beim Gang zurick und hat in der antero-
lateralen Zone des Femurs vor allem Traktionsbelastungen nachgewiesen.

Die in der vorliegenden rastermikroskopischen Ultraschalluntersuchung verwendeten
Proben stammen gerade aus solchen Arealen des Femurs, die nach Gebhardts Theorie [20]
in-vivo einer hohen Zugbelastung ausgesetzt waren und einen hohen Mineralisationsgrad
besitzen. Es ist ungeklart, in welchem Ausmal} die Kollagen- und die Mineralanteile jeweils
zum gemessenen Anisotropieverhaltnis beisteuern.

Entsprechend dem Modell von Pidaparti et al. [55] erreicht das kortikale Femur bei
Hunden eine maximale Belastbarkeit durch Zugkrafte, wenn sich die Kollagenfasern in Win-
keln zwischen 10° und 30° zur Femurlangsachse einstellen, da dann die Elastizitdtsmodulen
am groten werden. Bezieht man diese Kraft-Struktur-Beziehung auf das humane Femur
und auf die im eigenen Versuch gemessenen Impedanzen, die beim Einschallwinkel von 10°
und damit in Richtung der mutmalilich héchsten Zugbelastung im Femur [10] am grofiten
waren, laldt sich ein Bezug zwischen der winkelabhangigen Impedanzanderung und der
richtungsabhangigen Kollagenfaserverteilung herstellen.

Zusatzlich nehmen auch die in den Kollagenfasern eingelagerten Mineralkristalle in
dieser Hauptbelastungsrichtung ihren gréften Einfluss auf die Impedanz.

Weiterhin liegen nach der Theorie von Fratzl et al. [17] und Hasegawa et al. [28] die extrafi-

brillaren, freien Mineralkristalle mit ihrer c-Achse (Longitudinalachse) bevorzugt in Richtung
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der Longitudinalachse des Femurs und weichen dabei bis zu einem Winkel von 10° von der
dominierenden Kollagenrichtung ab, weil die Richtung der Langsachse der freien Kristalle
wahrscheinlich unabhangig vom Kollagen durch einen noch nicht erfassten Mechanismus
von den vorherrschenden Zugkraften im Femur beeinflusst wird [28].

Fratzl et al. [17] haben aus hochauflésenenden Rdéntgenstrukturuntersuchungen ge-
schlossen, dass das in Osteonen mit geringer Remodeling-Aktivitat eingelagerte Kalziump-
hosphat die gesamten Freirdume zwischen den Kollagenfasern einnimmt, und dadurch den
hohen Gehalt an Mineralkristallen in diesen Osteonen bestimmt. Vor allem die longitudinal
orientierten Fasern sind demnach reich kalzifiziert und weisen eine geringe Remodeling-
Frequenz auf, was von den Autoren als Zeichen der Ausreifung des Knochens interpretiert
wird. Gemal diesem Modell wirden die freien Kristalle mit ihrer c-Achse somit in einem
Winkel etwa zwischen den streng longitudinal-axial orientierten Anteilen der Kollagenfasern
und den im Modell Pidapartis beschriebenen Fasern von Winkeln bis zu 30° zur Langsachse
verlaufen, d. h. etwa in einem Winkel im Bereich von 10° zur Longitudinalachse des Femur.
Far die eigenen Proben des Schnittwinkels 10° wirden demnach in den Regionen mit gerin-
ger Remodelingrate sehr viele Kristalle in ihrer c-Achse beschallt und zu einer relativen Er-
héhung der akustischen Impedanz beitragen im Vergleich zu Proben anderer Schnittwinkel
oder zu Arealen hoher Remodelingaktivitat.

Gemal dieser Interpretation kdnnte man die signifikant geringeren Impedanzwerte
bei 15° fur die weiblichen Sektionsfélle als Folge eines geringen Einflusses der Mineralkri-
stallkomponente interpretieren, da ein bis zum Abschluss des Klimakteriums fortbestehendes
Remodeling eine akusto-elastisch wirksame Kristalleinlagerung innerhalb der Kollagen-
struktur in der weiblichen Untersuchungsgruppe verhindert [25, 52, 69].

Im Impedanzvergleich fir die Altersgruppen beider Geschlechter zeigt die weibliche
Gruppe bis zum Alter von 70 Jahren qualitativ jeweils niedrigere mittlere Impedanzen im
Vergleich zur mannlichen Gruppe (Abb. 9). Auch dieser Unterschied kénnte als Ausdruck der
bei Frauen noch bis nach der Menopause héheren Remodelingaktivitat interpretiert werden
[25].

Die niedrigeren Impedanzwerte fir die mannliche Untergruppe oberhalb von 70 Jahren liel3e
sich durch ein erst spat einsetzendes Remodeling bei Mannern erklaren, da nach lwamoto et
al. [34] ein spat einsetzender Testosteronabfall bei Mannern analog zu den perimenopausa-
len Veranderungen bei Frauen zu Umbauprozessen im Knochengewebe fuhrt.
Einschrankend muss bei dieser Interpretation der alters- und geschlechtsspezifischen Impe-
danzunterschiede auf die geringe Anzahl der untersuchten Sektionsfalle oberhalb von 70
Jahren hingewiesen werden, die keinen statistisch signifikanten Nachweis von geschlechts-
spezifischen Impedanzunterschieden in dieser Altersklasse der untersuchten Falle ermdg-
licht.
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Weiterhin muss im Hinblick auf die Knochenmodelle friherer Studien beachtet werden, dass
die Uberlegungen und Modelle zur belastungsadaptierten Ausrichtung von Kollagenfasern
und eingelagerten Hydroxylapatitkristallen weitgehend auf friheren Untersuchungen an Tie-
ren basieren.

Diese Modelle stehen daher unter dem Vorbehalt einer nicht gesicherten Ubertragbarkeit der
an Tiermodellen gewonnenen Erkenntnisse Uber die Knochenstruktur auf die humane Kno-
chenstruktur. Man kann die ermittelten winkelabhangigen Impedanzunterschiede nicht un-
mittelbar mit den Aussagen zu den elastomechanischen Eigenschaften von Pidaparti et al.
[54] und Hasegawa et al. [28] fUr Hundeknochen bzw. mit den Strukturaussagen von Fratzl
et al. [18] fur Pferdeknochen vergleichen. Im Hunde- und Pferdeknochen liegen andere
Hauptbelastungskrafte und Osteonanordnungen vor. Flr die von Fratzl et al. [18] am Pferde-
knochen festgestellte markante Haufung von Kollagenfasern im Winkel von 45° zur Longitu-
dinalachse gibt es in der vorliegenden Impedanzbestimmung flr das humane Femur kein
entsprechendes Korrelat.

Mehta et el. [49] haben neben strukturellen Unterschieden auch artspezifische Unterschiede
in der Proteinzusammensetzung des Knochens festgestellt, weshalb ebenfalls von einem
unterschiedlichen artspezifischen akusto-mechanischen Verhalten humaner und tierischer
organischer Grundsubstanz ausgegangen werden muss. Mit den eigenen Impedanzwerten
konnte das durch Pidaparti et al. [55] fir Hundeknochen bei 30° zur Longitudinalrichtung
festgestellte Maximum fir die Steifheit nicht durch ein entsprechendes Impedanzmaximum
fur Proben dieses Schnittwinkels bestatigt werden.

5.2 Bewertung des Vergleiches mit mechanischen Belastungsversuchen

Nach Wang et al. [79] besteht eine groRe Ahnlichkeit des humanen Knochens zu den Struk-
turen des im Tiermodell untersuchten Pavianknochens. Fur das Modell des Pavianknochens
haben Liu et al. [45] mechanische Strukturuntersuchungen im mikrostrukturellen Bereich an
Tibiaproben der Kantenlangen 150 um bzw. 2 mm durchgefihrt und die Verformungsarbeit
Uber den Young’'schen Modul im Biegeversuch bestimmt. Als Resultat ergab sich das Mo-
dell einer anisotrop-elastischen Knochenstruktur, in der gemaf der Krafteverteilung und des
Verlaufes der Kollagenfasern an den untersuchten Frakturoberflachen 80 % aller Fasern in
einem Winkel von bis zu 30° zur Longitudinalachse des Knochens liegen. Weitere Untersu-
chungen an Affenknochen von Liu et al. [44] durch ein Drei-Punkt-Biegesystem zeigten

ebenfalls diese richtungsabhangigen Elastizitdtsunterschiede.
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Die anisotropen elastomechanischen Eigenschaften, die mit der akustischen Rastermikro-
skopie ermittelt wurden, zeigen ein ahnliches Verhalten wie diese mechanischen Gewebeei-
genschaften.

Bei diesem Vergleich muss die Einschrankung gemacht werden, dass nach Aussagen Pida-
partis [55] keine unmittelbare Analogie zwischen den Ergebnissen aus makromechanischen
Experimenten sowie den aus den erwdhnten mikrostrukturellen Belastungstests und den
durch Ultraschall ermittelten Impedanzen aufgestellt werden kann, da nach Choi et al. [9]
mechanische Belastungsversuche in Abhangigkeit von der jeweils verwendeten Probengré-
3e zu unterschiedlichen Aussagen Uber die elastischen Anisotropieeigenschaften flihren.

Bei der akustischen Rastermikroskopie dagegen fihrt die Auswahl einer unterschiedlichen
MessfenstergroRe nicht zu unterschiedlichen Aussagen bezliglich des richtungsabhangigen
Impedanzverlaufes. Die mittleren Impedanzen der Messfenster mit Seitenlangen von 500 x
500 ym? bzw. 1 x 1 mm? und die Impedanzen einzelner Osteone zeigen keine bedeutenden
Unterschiede bei entsprechenden Einschallwinkeln.

Die Impedanzmaxima fur die Gesamtmessfenster und fur die einzelnen Osteonen ergeben
geringfugige Lageunterschiede innerhalb des Bereiches der Schnittwinkel zwischen 0° und
15° [vgl. Kap. 4.6]. Diese lassen sich am ehesten durch den individuell variablen Verlauf der
longitudinal ausgerichteten Osteone im kortikalen Femurknochen erklaren.

Petrtyl et al. [72] haben in humanen Femurpraparaten mit Hilfe einer Tintenperfusionstechnik
eine belastungsabhangige Varianz der Verlaufe der Havers'schen Kanale nachgewiesen,
wonach die Osteone, bedingt durch unterschiedliche Zug- und Biegungskrafte, individuell in
Winkeln zwischen 6° und 10° zur Diaphysenachse angeordnet sein kdnnen.

5.3 Geschlechtsspezifische Impedanzuntersuchung

Hasegawa et al. [29] fanden bei Messungen mit einem akustischen Rastermikroskop der
Frequenz 400 MHz am kortikalen Knochen aus einer Beckenkammbiopsie einer prameno-
pausalen Patientin im Vergleich zu einer Probe einer postmenopausalen Probandin und ei-
ner an Osteoporose erkrankten Patientin eine geringere Ausbreitungsgeschwindigkeit flr
den Ultraschall als Ausdruck eines geringeren Elastizitdtsmoduls. Von den Autoren wird die-
ses Ergebnis als nicht erklarbares Paradoxon zur Ublicherweise hohen Belastungsstabilitat
des jungen kortikalen Knochens angesehen. Daraus ziehen die Autoren den Schluss, dass
die elastischen Eigenschaften allein kein hinreichender Parameter zur Abschatzung des indi-
viduellen Frakturrisikos sind [29].
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Die in der vorliegenden Untersuchung bei Frauen im jungen und mittleren Alter gemessenen
niedrigen Impedanzen koénnten auf eine erhdhte Anzahl von Resorptionszonen und auf eine
nicht abgeschlossene Mineralisation infolge einer hohen Remodelingaktivitat zurickzufihren
sein, die nach Haapasalo et al. [25] bereits ab der dritten Lebensdekade einsetzt und bis
Uber die Menopause hinaus andauert.

Nach Seeman [69] hingegen bleibt der im veraschten Knochen ermittelte Mineralisa-
tionsgrad je Volumeneinheit reinen Knochengewebes weitgehend fiir alle Altersstufen gleich,
lediglich der héhere Anteil pordser Areale sei verantwortlich fur die in der Klinik durch Den-
sitometrie bestimmten niedrigeren Knochendichtewerte im Alter. Nach Seeman beginnt bei
Frauen im mittleren Lebensalter eine verstarkte Perforation des kortikalen Knochens und
eine verstarkte endostale Remodeling-Aktivitat bis zum Eintritt der Menopause, die vom Pa-
rathormon induziert wird und im Gegensatz zu Mannern kaum durch eine periostale Kno-
chenneubildung ausgeglichen wird. Eine postmenopausale Abnahme der Remodeling-
Aktivitat nach perimenopausaler Neuorganisation der Kollagenstrukturen und sukzessiver
Mineralisation der umgebildeten Kollagenfasern konnte fur den ansteigenden Impedanzver-
lauf in den héheren Altersgruppen verantwortlich sein [69].

Nyssen-Behets et al. [52] beschreiben als Resultat einer alters- und geschlechtsab-
hangigen histologischen Untersuchung von humanem, kortikalem Tibiaknochen, dass fir
beide Geschlechter ab dem vierten Lebensjahrzehnt eine erhdhte Porositat des Knochenge-
webes in umschriebenen Resorptionszonen erkennbar wird, wobei durch den Abbau von
Osteozyten und von umgebendem Osteoid ein Substanzverlust entsteht, der nur teilweise
durch neu gebildete, wenig mineralisierte Osteone von kleinem Durchmesser in den entste-
henden Licken kompensiert wird. Dabei bleiben bei Mannern im Verhaltnis zur Quer-
schnittsflache mehr hoch mineralisierte Areale bis ins Alter bestehen, und die Bildung von
wenig mineralisierten Ersatzosteonen findet bei Mannern in geringerem Ausmal als bei
Frauen statt. Nach Nyssen-Behets reduziert sich die Remodelingrate im Alter aufgrund einer
verminderten Osteoblastenaktivitat bei erhaltener Osteoklastenfunktion und fordert die Ent-
stehung von Knochenarealen mit Mikrodefekten. Warum die Impedanzen in der vorliegenden
rastermikroskopischen Bestimmung bei Mannern oberhalb des 70. Lebensjahres wieder im
Vergleich zur Gruppe der Manner zwischen 60 und 70 Jahren abnehmen, lasst sich durch
einen Vergleich mit Nyssen-Behets Beobachtungen nicht erklaren.

Zu einem ahnlichen Ergebnis wie Seeman [69] kamen auch lwamoto et al. [34] mit
Hilfe der Mikrodensitometrie. Sie stellten eine erhdhte Porositat in den Randlamellen der
Havers’'schen Kanale mit zunehmendem Alter fest, die bei Frauen starker ausgepragt ist als
bei Mannern. Die Autoren fuhren die erhdhte Resorption bei verminderter Neubildung auf die
altersabhangige Abnahme der Sexualhormonkonzentration und auf niedrigere Spiegel des
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Wachstumshormons (growth hormone) und des Wachstumsfaktors | (insulin-like growth fac-
tor) zurlck. Die geschlechtsabhangigen Unterschiede der Substanzverluste an Knochenge-
webe erklaren die Autoren durch den abrupten Abfall des Ostrogens bei Frauen nach der
Menopause im Gegensatz zu dem erst spat einsetzenden Rlckgang der Testosteronkon-
zentration bei Mannern [34].

Bei der weiblichen Untergruppe sind die mittleren Impedanzen daher bereits friih vor dem
70. Lebensjahr geringer als bei der mannlichen Untergruppe, bei der mannlichen Untergrup-
pe nehmen die Impedanzwerte erst in spateren Lebensabschnitten nach dem 70. Lebensjahr

geringere Werte an als Ausdruck spat einsetzender Strukturveranderungen des Knochens.

Eine erhdhte Porositat des Knochens im héheren Lebensalter wird auch von McCal-
den et al. [48] beschrieben, die ebenfalls wie Seeman einen gleichzeitig unveranderten Mine-
ralisationsgrad des Knochengewebes im Alter aufzeigen. Die Ergebnisse dieser Untersu-
chung basieren auf Zugversuchen, nach denen mit dem Alter der relative Anteil von Ha-
vers’'schen Systemen am Knochenmaterial sowie deren Einzeldurchmesser zunimmt. Die im
Alter zunehmende Porositat bei proportionaler Verminderung der radiologisch ermittelten
Dichte fuhrt zur Abnahme der Belastbarkeit des Knochens und zur Haufung von Frakturer-
eignissen, wobei die Zunahme der Porositat im kortikalen Knochen bei beiden Geschlechtern
gleich ist. Zudem kommt als strukturelle Besonderheit im Alter eine héhere Quervernetzung
durch Strukturproteine der Kollagenfasern zum Tragen, die bewirkt, dass die plastische Ver-
formbarkeit des Knochens reduziert ist und somit schon bei geringerer Belastung Frakturer-
eignisse auftreten. Der volumenabhangige Mineralgehalt des Knochens bleibt dabei lange

unverandert.

Li und Aspden [43] sind in mechanischen Belastungsversuchen an proximalen Fe-
murknochen zu dem Ergebnis gekommen, dass durch osteoporotische Veranderungen vor-
nehmlich ein Verlust an Knochenvolumen und ein geometrischer Umbau erfolgen, weniger
aber Anderungen beziiglich der Dichte und Steifheit des Knochens. Davon betroffen sind vor
allem immobilisierte Patienten und Frauen im hdheren Lebensalter. Fir sie findet aufgrund
der hdheren Porositat des osteoporotischen Knochens eine veranderte Krafteverteilung statt,
wobei die verbliebenen Knochenareale starker punktuellen Spitzenbelastungen ausgesetzt
sind, was deren Frakturgefahrdung erhdht. Diese Aussagen beruhen in erster Linie auf Be-

obachtungen an spongiésen Femuranteilen.
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Eine erhdhte Mineralisation des reinen Knochengewebes im Alter postulieren wieder-

um Boyce und Bleobaum [6] als Ergebnis von elektronenmikroskopischen Untersuchungen
am humanen Femurknochen.
In  Anlehnung an die oben beschriebenen Studien zur Kollagenausrichtung und
-mineralisation Iasst sich mit der akustischen Rastermikroskopie der Unterschied im Minera-
lisationsgrad der Kollagenfasern anhand des Impedanzverhaltnisses der Proben der
Schnittwinkel 0° — 30° zu den transversal (90°) geschnittenen Proben erkennen.

Qualitativ weisen die Impedanzbestimmungen Uber Schaltlamellen durch héhere Im-
pedanzwerte auf eine geringere Remodelingaktivitat im alten, metabolisch inaktiven Femur-
knochen hin. Durch den verminderten Umbau im Bereich der Schaltlamellen wird der stark
mineralisierte Lamellenknochen nicht mehr durch junges, geringer mineralisiertes Knochen-

gewebe ersetzt.

In den sonographischen Untersuchungen am Narwal-Dentin durch Pidaparti [595] et al., das
als Gewebe mit vollig isotroper Anordnung der Kollagenfasern angesehen werden kann,
zeigte die demineralisierte Form gegenuber dem mineralisierten Dentin ein um ein Drittel
reduziertes Anisotropieverhaltnis, so dass die Mineralkomponente als wichtiger Einflussfak-
tor die elastomechanische Anisotropie und damit die akustische Impedanz mit bestimmt.

Zioupos et al. [86] haben in makromechanischen Belastungsversuchen durch stati-
sche Belastungs- und Dehnungstests am mannlichen humanen Femur eine Abnahme der
Elastizitdtsmodulen des Knochengewebes nach dem 35. Lebensjahr festgestellt. Der Elasti-
zitdtsmodul verringert sich nach Zioupos et al. um 2,3% pro Dekade zwischen dem 35. Le-
bensjahr und dem Senium. Die Elastizitatsmoduln kénnen nach der Gleichung 6 in Korrelati-
on zur akustischen Impedanz gesetzt werden. d. h. die in der vorliegenden rastermikroskopi-
schen Studie ermittelte akustische Impedanz und der Elastizitditsmodul nehmen in diesem
Zeitraum zu. Der Anstieg der Impedanz von Vergleichsproben betragt zwischen dem 40. bis
zum 59. Lebensjahr (zwei Dekaden) etwa 7%, vom 60. bis zum 70. Lebensjahr (eine Deka-
de) ca. 3 %. Diese gegenlaufige Aussage lasst sich damit erklaren, dass in der Studie von
Zioupos et al. [86] die Elastizitdtsmodulen makromechanisch aus Proben der GrofRe 2,9 —
4,9 mm bestimmt wurden, in denen bereits Mikrofrakturen Einfluss auf die mechanisch be-
stimmten Elastizitatsmodulen nehmen. Die akustische Rastermikroskopie bewertet dagegen
selektiv die elastomechanischen Materialeigen-schaften unabhangig von makroskopischen
Strukturunterschieden.
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5.4 Ergebnisse aus Nanoindenterversuchen

Mit Hilfe von Nanoindenterversuchen an humanem Tibiaknochen konnten Rho et al. [62]
zeigen, dass sowohl der Young'sche Modul als auch die Mikroharte von Osteonen und
Schaltlamellen signifikant voneinander abweichen. In einem weiteren Versuch wurden durch
Turner et al. [76] das Nanoindenterverfahren (laterale Auflésung: 1 — 5 ym) und die akusti-
sche Rastermikroskopie der Frequenz 50 MHz (laterale Auflésung: 30 — 60 um) an humanen
Femurdiaphysen daraufhin verglichen, wie genau beide Messverfahren die mechanische
Knochenanisotropie darstellen kdnnen. Hier zeigten sich wie auch in vorangegangenen me-
chanischen Belastungsversuchen in Longitudinalrichtung um 40% hohere Werte fur den
Young’'schen Modul im Vergleich zur Transversalrichtung (E.= 20 - 22 GPa; Er = 12 - 14
GPa).

Es konnte von Turner eine gute Korrelation der ermittelten Elastizitdtsmodule anhand
des Nanoindenterverfahrens zu den Messungen der Schallgeschwindigkeiten in Longitudi-
nal- und Transversalrichung hergestellt werden, da beide Verfahren das gleiche Anisotropie-
verhaltnis zeigten. Das Nanoindenterverfahren erwies sich in seinen Versuchen als sensiti-
ver zur Unterscheidung der mechanischen Eigenschaften von kortikalem und trabekuldrem
Knochen, wobei Turner aber einen bedeutenden Grund im unterschiedlichen Aufldsungs-
vermogen beider Verfahren sieht [76].

Ziv et al. [87] Uberpriften mit dem Mikroindenterverfahren in detaillierten Untersu-
chungen die von Wagner und Weiner [78] postulierte Sperrholzstruktur im kortikalen Kno-
chengewebe. Diese Autoren betonen, dass die elektronenmikroskopisch an Frakturflachen
ermittelte strukturelle Anisotropie der einzelnen Kollagenfasern hoher ist als das mit der Mi-
krohartebestimmung Uber Bereiche von 15 — 30 ym gemessene Verhaltnis der Mikroharte in
Longitudinal- und Transversalrichtung.

Durch die richtungsverschiedene Kollagenfasernanordnung in benachbarten Lamel-
len eines Osteons besitzt das resultierende Gewebe Uber Areale der Breite 15 — 30 um eine
weniger ausgepragte Anisotropie als das von anderen Autoren in Nanoindentermessungen
Uber den Bereich von einzelnen Lamellen gemessene mechanische Anisotropieverhaltnis
von 1,4 [76].

Das in der vorliegenden Studie Uber die Impedanzmessung ermittelte Anisotropiever-
haltnis ist mit etwa 1,1 ebenfalls geringer als das genannte Verhaltnis von 1,4.

Das Verhaltnis der akustischen Impedanzen flr die Longitudinal- und Transversal-
richtung korreliert jedoch gut mit dem elastischen Anisotropieverhaltnis von 1,14 fiur Kolla-
gen, das Takano et al. [71] fUr demineralisierten Ulnaknochen von Hunden durch Messung

von Schalllaufzeiten bei 50 Hz ermittelt haben. Demnach wirden bei der Messung von Im-
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pedanzen mit dem akustischen Rastermikroskop vor allem die Elastizitdtsmerkmale des
Kollagens erfasst, wobei die Mineralkristalle, vor allem in den mannlichen Proben, lediglich
einen additiven Einfluss auf die mechanische Anisotropieeigenschaften haben.

Zysset et al. [89] bewerten das Verfahren der akustischen Rastermikroskopie als un-
praziser fur die Quantifizierung der elastischen Knocheneigenschaften als das Nanoinden-
terverfahren, da die mit dem Nanoindenterverfahren ermittelten Elastizitatsmodule nach
Hoffler et al. [31] eine bessere Korrelation zu Referenzwerten aus der Literatur zeigen.
Nachteilig sei nach Zysset et al. [89], dass in die Berechnung des Elastizitdtsmoduls aus der
akustischen Impedanz zwei variable Parameter (Knochendichte und Wellengeschwindigkeit)
eingehen mussen. Zur Berechnung des Elastizitdtsmoduls misse dabei die Knochendichte
als homogen angenommen werden, was zu Ungenauigkeiten fihre [31, 89].

Gegenulber dieser Argumentation von Zysset lasst sich einwenden, dass auch bei der
Berechnung der Elastizitditsmoduln aus der Mikroharte ein theoretisch als homogen ange-
nommenes Poissonverhaltnis von 0,3 flir Knochen verwendet werden muss [31]. Da in der
vorliegenden Studie mit der akustischen Rastermikroskopie die Anisotropieeigenschaften
des kortikalen Knochengewebes direkt durch einen Vergleich relativer Impedanzunter-
schiede in hoher Aufldsung bestimmt wurden, braucht die von Zysset und Hoffler angeflhrte
Heterogenitat der Knochendichte nicht bertcksichtigt zu werden, denn die lokalen Dichteun-
terschiede gehen in die hoch aufgeldsten lokalen Reflexionssignale und damit in die ortsspe-
zifisch bestimmten Einzelimpedanzen flir das Rasterbild ein (vgl. Gleichung 1).

Hoffler et al. [30] betonen, dass eine Korrelation von Elastizitatsmodulen und Mikro-
harte problematisch ist, da beide Groflen unterschiedliche physikalische Eigenschaften be-
schreiben: der Elastizitatsmodul beschreibt ein reversibles mechanisches Verhalten, wah-
rend die Harte die Resistenz gegentber plastischer Deformation ausdriickt. Eine exakte Be-
schreibung der Heterogenitat der kortikalen Knochenlamellen sei nur durch eine gleichzeitige
Betrachtung der Ergebnisse aus Hartebestimmungen sowie der strukturellen Untersuchun-

gen von Kollagen und nicht kollagendsen Proteinen in den Lamellen mdéglich.

Auch fir die akustische Rastermikroskopie ist eine Korrelation zu anderen Bild ge-
benden Referenzverfahren (z. B. Rontgenstrukturanalysen) oder zum Nanoindenterverfahren
notwendig, um exakte elastomechanische Eigenschaften des Knochengewebes zu be-
schreiben, da nicht geklart werden kann, zu welchen Anteilen die Kollagen- und die Mineral-

komponente das Impedanzsignal bestimmen.

Rho et al. [63] haben am humanen Femur innerhalb einzelner Osteone die Elastizitatsmo-
dule der Lamellen flir verschiedene transversale Messdistanzen vom Havers'schen Kanal
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bestimmt. Sie stellten abnehmende Elastizitdtsmodule fir die weiter vom Havers'schen Ka-
nal nach peripher liegenden Lamellen fest, wahrend die unmittelbar perikanalikular gelege-
nen Lamellen héhere Elastizitatsmodule zeigten.

In der vorliegenden Impedanzuntersuchung mit dem akustischen Rastermikroskop
dagegen wurden die Impedanzen nicht an unterschiedlicher Stelle innerhalb einzelner
Osteone bestimmt, sondern in verschiedenen Entfernungen zur Knochenhdhle, so dass ein
direkter Impedanzvergleich mit den Nanoindenterwerten von Rho nicht méglich ist. Die eige-
ne Untersuchung zeigt lediglich geringfligige Impedanzunterschiede zwischen perimedullar
und periostal gelegenen Osteonen, also Uber die gréRere Dimension des gesamten Femur-
querschnittes.

Dabei ergaben sich fur Probanden unter 50 Jahren die hdheren Impedanzen in den
perimedullaren Osteonen, wahrend in der Gruppe der Uber 50-jahrigen Probanden relativ
geringe Impedanzen im perimedullaren Bereich und hdhere Werte im Areal nahe des Pe-
riostes gemessen wurden. Dies kénnte durch Beobachtungen von Ilwamoto et al. [34] erklart
werden, die mit der Mikrodensitometrie fir Probanden ab dem 40. Lebensjahr anhand einer
endostalen Abnahme der Knochendichte zunehmende endostale Resorptionsprozesse po-
stuliert haben. Dagegen scheint die bei sehr jungen Probanden noch erhaltene endostale
Speicherung von Kalziumphosphaten zu den héheren Mikrodensitometriewerten in lwamotos
Studie und zu den héheren perimedullaren Impedanzen der vorliegenden Studie beizutra-
gen.

Nach Haapasalo et al. [25] sowie Ruff und Hayes [66] beginnt aber bereits bei Frauen
nach dem 20. Lebensjahr eine kontinuierliche Demineralisation des kortikalen Knochenge-
webes im Femur, die pra- und perimenopausal ihren hochsten Grad erreicht. Die Impedanz-
abnahme in der perimedulldaren Zone mit zunehmendem Alter kédnnte demnach als Folge
einer Veranderung der elasto-mechanischen Eigenschaften durch Demineralisation im Zu-

sammenhang mit Strukturveranderungen des Knochens im Alter angesehen werden.

Ein groRer Vorteil der akustischen Rastermikroskopie gegenlber dem Nanoindenterverfah-
ren wird durch die Ausfliihrungen von Ziv et al. [87] sowie Weiner und Wagner [82] hervorge-
hoben. Darin wird beschrieben, dass die resultierende Gesamtelastizitat eines Lamellenge-
fliges besser als die Elastizitat einzelner Lamellen die charakteristischen Elastizitatseigen-
schaften des Knochengewebes widerspiegelt. Die Eigenschaften des Lamellengefiiges wer-
den bei gleich hoher Auflésung einfacher durch die akustische Rastermikroskopie erfasst als
durch das Nanoindenterverfahren, da die Rastermikroskopie die Elastizitdtseigenschaften
eines Lamellenbindels in einer einmaligen Messung wiedergibt, wahrend beim Nanoinden-

terverfahren wegen der Heterogenitat der Mikroharte im Lamellengefiige nach Zysset et al.
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[89], Ziv et al. [87] sowie Rho et al. [63] zahlreiche Messungen durchgefihrt und arithmetisch
gemittelt werden mussen, um reprasentative Werte flr das vorliegende Gewebe zu erhalten.

6 Fehlerbetrachtung

6.1 Dispersion

Als Dispersion bezeichnet man die Abhangigkeit der Wellengeschwindigkeit von der Wel-
lenlange. Je hoher die benutzte Ultraschallfrequenz ist, desto geringer ist die Schallge-
schwindigkeit im Knochen. Wellen mit hoher Frequenz werden starker durch Dampfungs-
phanomene beeinflusst. Daher weisen Turner et al. [77] auf die begrenzten Moglichkeiten zu
Messungen mit hohen Frequenzen hin, da die Dispersion der Schallwellen bei sehr hohen
Frequenzen zunimmt, wodurch ab einer oberen Grenzschwelle fir die Frequenz kein aus-

wertbares Reflexionssignal mehr erzeugt werden kann.

Lees und Klopholz [42] haben die Abschwachung des Ultraschalls bei einer Frequenzzu-
nahme im Bereich von 5 bis 50 MHz ermittelt. Den ermittelten Schallgeschwindigkeitsverlust
aufgrund der Dispersion geben sie mit 3 — 5 % am Rinderknochen bei einer Verzehnfachung
der Frequenz von 5 auf 50 MHz an. Fir hochfrequenten Ultraschall liegen dagegen keine

Angaben vor.

Schallwellen unterschiedlicher Frequenz ergeben aufgrund des unterschiedlichen Auflo-
sungsvermaogens verschiedene Aussagen Uber die elasto-mechanischen Eigenschaften des
untersuchten Knochengewebes. Wahrend niedrige Frequenzen (< 2 MHz) nur Wellenlangen
liefern, die grofRer als die Havers'schen Systeme sind und damit in erster Linie durch die
groReren Struktureinheiten des Knochens beeinflusst werden, kann man nach Rho [61] mit
genugend kleinen Wellenlangen, die sich entlang der Mikrostrukturen der Havers'schen Sy-
steme ausbreiten, Aussagen Uber lokale Materialeigenschaften wie das akusto-elastische
Verhalten des Tragermaterials machen. Die von Rho angefuhrte Mdglichkeit der Schallbe-
einflussung durch grobe Gewebsstrukturen kann bei den vorliegenden rastermikroskopi-
schen Messungen vernachlassigt werden, da die Schallwellen frequenzbedingt nicht tief in
das Knochengewebe eindringen. Somit ist eine Sekundarbeeinflussung des hochfrequenten
Ultraschallsignals durch Strukturunterschiede geringer als bei bestehenden Ultraschallver-

fahren im Transmissionsmodus oder bei Messungen mit niedriger Schallfrequenz.
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6.2 Temperaturanderungen im Kopplungsmedium

Eine konstante Temperatur des Kopplungsmediums sowie der Gerateelektronik konnte wah-
rend der durchgefuhrten Versuche nicht gewahrleistet werden. Zur Kompensation dieses
Sekundareinflusses auf das Signal durch Temperaturunterschiede dient ein am IMPB erar-
beitetes Verfahren, bei dem Kalibrierungskurven fur Reflexionssignale unter verschiedenen
Temperaturbedingungen zur Gewinnung erstellt wurden, anhand derer die aktuell gemesse-
nen Impedanzwerte mit unter Standardbedingungen ermittelten Impedanzwerten abgegli-
chen werden konnten (dynamische Kalibrierung).

Zur dynamischen Kalibrierung dienten Reflexionssignale von der Linsenoberflache,
die im Zusammenhang mit jeder Probenmessung gemacht wurden, als Informationssignal fr
die bei jeder Messung vorliegenden Temperaturbedingungen der Messelektronik. Die aufge-
zeichneten Signale aus PMMA-Bereichen im Abgleich mit einem Referenzwert aus der dy-
namischen Kalibrierung geben Aufschluss Uber die jeweils vorliegenden Temperaturen von
Probe und Kopplungsmedium. Die gemessenen Impedanzen flr Knochen wurden entspre-
chend den vorliegenden Umgebungsbedingungen im Abgleich mit den Referenzwerten kor-
rigiert [58].

6.3 Bildartefakte durch Luftblaschen im Kopplungsmedium

Sobald Luftblaschen im Kopplungsmedium Wasser auftreten, werden Bereiche des Wellen-
bundels vor Erreichen der Probe oder nach der Reflexion an der Probenoberflache total re-
flektiert oder gestreut, so dass sie nicht mehr zur Signalentstehung des Bildsignals beitra-
gen. Im Versuch wurde zur Minderung dieses Fehlers entgastes und destilliertes Wasser
verwendet. Dadurch konnte ein annahernd homogenes Dampfungsverhalten des Kopp-
lungsmediums Wasser fur alle Messungen gewahrleistet werden, so dass keine relevante
Sekundarbeeinflussung der winkelabhangigen Impedanzunterschiede durch unterschiedliche

Dampfungseinflisse wahrend der Messungen anzunehmen ist.

6.4 Hohenunterschiede der Probenoberflache durch Praparationsartefakte

Unterschiede im Oberflachenrelief mit unterschiedlichen Neigungswinkeln im Bezug zur Ho-
rizontalen lassen sich aufgrund von mechanischen Bearbeitungsfehlern wahrend der Pro-
benanfertigung nicht komplett vermeiden. Das verwendete Signalanalyseprogramm (Multi-
Layer-Analysis, Raum et al. [58]) gewahrleistet eine topographische Erfassung des Oberfla-
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chenreliefs der Probe und lasst nur diejenigen Anteile des Reflexionssignals in die Auswer-
tung einflieen, die bis zu einem Toleranzwinkel von maximal 10° zur Orthogonalen auf die

Probenoberflache auftreffen.

6.5 Kontrasttiefe der Bildverarbeitung

Sehr geringflgige Unterschiede in den Materialeigenschaften kénnen wegen der begrenzten
Bildschirm-Kontrasttiefe von 64 Graustufen nicht mehr als Signalunterschiede des V(z)-
Signals dargestellt und darum nicht weiter kontrastiert werden. Dadurch wird falschlich eine
geringfugig héhere Homogenitat des elasto-mechanischen Verhaltens der Proben vorgege-
ben.

6.6 Uberlagerung durch Mehrfachechos

Storsignale, die aus vorangegangenen Schallimpulsen durch mehrfache Reflexion innerhalb
der Linse fortbestehen (Binnenechos), kbnnen das aktuelle Probensignal durch Interferenz
uberlagern und somit zu ungenauen Signalamplituden und verfalschten lokalen Impe-

danzwerten fihren.

6.7 Sekundarbeeinflussung des Reflexionssignals durch Scherwellen

Ultraschall kann in Feststoffen an deren Oberflache neben reflektierten Wellenblindeln auch
nach transversal verlaufende Rayleigh-Wellen erzeugen, die nach ihrer Reflexion in Trans-
versalrichtung eine Sekundarbeeinflussung des reflektierten Hauptsignals bewirken kénnen.
Diese Rayleigh-Wellen kénnen nach Gardner et el. [19] fur die Messungen am Knochenma-
terial vernachlassigt werden, da die kritischen Einschallwinkel zur Erzeugung von Rayleigh-
Wellen in Knochen bei den Eigenschaften der verwendeten Linse nicht erreicht werden.

Es kdnnen sich theoretisch auch Kompressionswellen nach transversal an der Probenober-
flache ausbreiten, sobald ein bestimmter kritischer Einschallwinkel Uberschritten wird. Diese
Uberlegungen waren Anlass, die Proben nur in der Normalrichtung zur Probenoberfléche zu
untersuchen. Dadurch blieb gewahrleistet, dass der genannte kritische Einschallwinkel zur
Erzeugung von Kompressionswellen nicht Uberschritten wurde und daher nicht berlcksichtigt
zu werden brauchte. Auch die Abhangigkeit der Gleichung flr den Reflexionskoeffizienten
vom Einschallwinkel konnte bei den in Normalrichtung erfolgten Impedanzmessungen unbe-

achtet bleiben.
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6.8 Inhomogenitaten des Knochenmaterials

Die Anisotropie des Knochengewebes erlaubt nur bedingt Rickschllisse aus den ermittelten
lokalen Oberflachensignalen auf die Gesamteigenschaften des Knochens. Zysset et al. [89]
betonen, dass sie in ihren Messungen mit dem Nanoindenterverfahren in Abhangigkeit von
der Probenlokalisation im Femur und fur beide Geschlechter deutliche Unterschiede in den
ermittelten Mikroharten gefunden haben. In der vorliegenden Studie wurden dagegen keine
signifikanten Impedanzunterschiede innerhalb des Querschnittes durch die Femurkortikalis
bzw. beim Vergleich proximaler und distaler Proben gemessen. Eventuell sind diese ver-
schiedenen Aussagen damit zu erklaren, dass die Nanoindenterbestimmungen von Zysset et
al. [89] in einer héheren Auflésung (500 nm) erfolgten als die Impedanzbestimmung mit der
akustischen Rastermikroskopie (1 ym). Zu beachten ist dabei, dass lokalisationsspezifische
Unterschiede der Mikroharte von Knochen bei anderen Autoren bereits innerhalb eines ein-
zelnen Osteons mit dem Nanoindenter gezeigt werden konnten [63]. Darum werden die Mi-
krohartebestimmungen mit dem Nanoindenter sowohl durch die Lokalisation der Mikrohar-
temessung innerhalb des Gesamtfemurs als auch durch unterschiedliche Lokalisationen in-

nerhalb eines Osteons beeinflusst [63].

In der vorliegenden rastermikroskopischen Studie wurden die resultierenden elasto-
mechanischen Eigenschaften innerhalb von gréReren Messfenstern ber mehrere Lamellen
oder Uber die gesamten Substrukturen der gewahlten Gesamtmessfenster bestimmt und
keine Impedanzbestimmung von Einzellamellen nach dem Ansatz von Zysset et al.[89], da
nach Weiner et al. [82] der Verbund aus mehreren Lamellen die fir das elasto-mechanische
Verhalten des Knochengewebes maldgebliche Baueinheit darstellt.

6.9 Einbettungsverfahren

Durch die Praparation der Proben erfolgte eine Entwasserung der Praparate, da diese nur
entwassert in PMMA fixiert werden konnten. Zimmerman et al. [85] haben an Rinderknochen
gezeigt, dass die Einbettung in PMMA beim Vergleich einer sonographischen Messung im
Transmissions- sowie im Reflexionsmodus fur das Reflexionsverfahren eine um etwa 5 %

héhere Impedanz bewirkt.

In der vorliegenden Untersuchung wurde versucht, den Einfluss von PMMA bei der Impe-
danzbestimmung zu reduzieren, indem eine elektronische Ausschlussmaske die Reflexions-
signale aus PMMA-Bezirken selektiv registrierte und von den lokalen V(z)-Signalen digital
subtrahierte, so dass nur Signalanteile aus Knochengewebe in die Impedanzbestimmung
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eingingen. Die Anwendung der Ausschlussmaske erbrachte erwartungsgemaf und im Ge-
gensatz zu Zimmermans Ansatz [85] fUr die selektiven Signale aus Knochenarealen hdhere
Impedanzwerte als in Kombination mit PMMA-Arealen, da im PMMA im Vergleich zu Kno-
chen durchschnittlich geringere Impedanzen vorliegen (Zpyma = 3,198 Mrayl).

Aus dem gleichen Grund ist wahrscheinlich das gemessene Reflexionssignal fur die vorge-
fertigten Proben im Vergleich zu Nativproben héher, da durch den Entzug des interstitiellen
Wassers aus dem Knochengewebe wahrend der Praparation dessen Einfluss auf die Impe-
danz wedfallt (Z420 =1,48 Mrayl). Nach Takano et al. [73] ist aber die Einbettung in PMMA
unbedeutend flr die akustische Bestimmung der elasto-mechanischen Anisotropie im Kno-

chengewebe.

7 Zusammenfassung

Das hoch auflésende Verfahren der akustischen Rastermikroskopie erméglicht die Bestim-
mung von Elastizitatseigenschaften von Gewebeproben aus eingebettetem, humanem Fe-
murknochen unter Benutzung fokussierter, gepulster Schallwellen hoher Frequenz im Refle-
xionsmodus. Gleichzeitig erlaubt die akustische Rastermikroskopie im Vergleich zur Lichtmi-
kroskopie eine visuelle Darstellung von submikroskopischen Knochenstrukturen ohne An-
wendung von Farbetechniken.

Wegen der hohen Schalldampfung bei der angewendeten Schallfrequenz von 900
Mhz werden ausschliefllich akusto-elastische Oberflachenmerkmale der Proben untersucht.
Aus den reflektierten Ultraschallsignalen lasst sich als ZielgroRe die akustische Impedanz
der humanen Femurkortikalis im proximalen anterioren Diaphysenquerschnitt mit einer Auf-
l6sung von bis zu 1 ym ermitteln. Damit werden Aussagen uber die elastomechanischen

Knocheneigenschaften in der Dimension weniger Lamellen mdéglich.

Die Impedanzen werden aus insgesamt 998 Messungen fur vorgegebene Schnittwin-
kel der eingebetteten Proben bestimmt, um die elasto-mechanische Anisotropie des Kno-
chens darzustellen. Weiterhin werden ausgewahlte anatomisch-histologische Strukturen in
den Gesamtmessfenstern auf ihre Impedanz hin untersucht und mit dem umgebenden Ge-
webe verglichen. Zusatzlich erfolgt eine getrennte Auswertung der Impedanzen unter Be-
ricksichtigung von Lebensalter und Geschlecht der Sektionsfalle.

Es zeigt sich eine deutliche Abhangigkeit der gemessenen Impedanzen von den
Schnittwinkeln der untersuchten Proben, die auf richtungsabhangige Elastizitatunterschiede
des Knochens hinweist und auf die im Femurschaft wirkenden Krafte in verschiedenen

Richtungen schlieen Iasst. Die gefundene Richtungsabhangigkeit der Impedanzen steht im
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Einklang mit vorhandenen Modellvorstellungen Uber die elastische Anisotropie von kortika-
lem Knochengewebe.

Die fur einzelne Osteonen gemessenen mittleren Impedanzen sind dabei reprasenta-
tiv fur die mechanischen Eigenschaften des umliegenden kortikalen Gewebes im gleichen
Messfenster und lassen sich fir interindividuelle Vergleiche von Elastizitatseigenschaften
heranziehen. Die Verwendung von Proben der Schnittwinkel 60° und 90° sowie die Positio-
nierung des Schallkopfes im perimedullaren Areal ist am besten geeignet fir den Vergleich
von Alters- und Geschlechtseinflissen.

Die vorliegende Studie zeigt signifikante geschlechtsabhangige Impedanzunterschie-
de fur Proben des Schnittwinkels 15°, die vermutlich in erster Linie auf eine unterschiedliche
Knochenmineralisation und auf eine unterschiedlich hohe Remodelingaktivitat beider Ge-
schlechter zurlckzufuhren sind.

Das Ausmal} der elasto-mechanischen Inhomogenitidt des Knochengewebes lasst
sich reprasentativ anhand von Impedanzunterschieden einzelner Strukturen in den Messfen-
stern beurteilen, wodurch indirekt Ruckschlisse auf die mechanische Belastbarkeit des Kno-
chens gezogen werden kénnen. Voruntersuchungen haben gezeigt, dass im Alter gleichzei-
tig Areale mit hoher Porositat neben stark mineralisierten Arealen auftreten, wobei letztere
eine reduzierte Elastizitat besitzen [52].

Die Koexistenz von Arealen unterschiedlicher Elastizitat fordert die Entstehung und
Ausbreitung von Mikrofrakturen, die man als Vorlaufer von spateren, klinisch manifesten
Frakturen des Rdhrenknochens ansehen kann [11]. Dagegen findet man beim jungeren, me-
chanisch homogen gestalteten Knochengewebe eine hohe mechanische Resistenz gegen-
Uber Frakturereignissen vor, die das junge Knochengewebe durch ein kontinuierliches Re-
modeling zur Gewebssubstitution in den Arealen mit Mikrofrakturen erreicht. Diese Remode-
lingareale werden im jungen Alter wieder durch neues osteonales Gewebe ersetzt [86].

Katz und Meunier [39, 40] haben mit der akustischen Rastermikroskopie fir Osteone
eine einhillende Randlamelle mit geringerer Impedanz im Vergleich zu den zentralen La-
mellen dargestellt. Diese Randlamelle zeigt Impedanzhomogenitat mit den benachbarten
Aulenlamellen. Nach Guo et al. [24] sowie Norman und Wang [51] haben solche einhiillen-
den Lamellen eine schitzende Wirkung fir die Osteone vor der Ausbreitung von Mikrofraktu-
ren, da sie die einwirkenden Frakturkrafte umleiten und somit vor allem innerhalb der Berei-
che hoch mineralisierter Schaltlamellen eingrenzen kénnen. Die Quantifizierung von ela-
stisch-homogenen Arealen im kortikalen Knochengewebe mit Hilfe der akustischen Raster-
mikroskopie kénnte somit als ein Diagnostikum zur Prognose von Frakturrisiken eingesetzt
werden.

Uber die Impedanzuntersuchungen mit der akustischen Rastermikroskopie lassen sich auch

Hinweise auf metabolische Skeletveranderungen gewinnen.
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Eine aulierhalb der vorliegenden Studie vorgenommene Impedanzmessung an Femurprapa-
raten eines weiblichen Sektionsfalles, fir den histologisch ein Plasmozytom in der Femur-
kortikalis nachgewiesen wurde, ergab qualitativ héhere Impedanzwerte im Vergleich zum
Durchschnitt der beziglich ihres Skeletsystems gesunden Sektionsfalle (Abbildung 11).
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Abbildung 11mittlere Impedanz und Standardabweichung eines Sektionsfalles mit histolo-
gisch nachgewiesenem Plamozytom in der Femurkortikalis im Vergleich zur
mittleren Impedanz der untersuchten gesunden Probanden

Basierend auf den vorliegenden Impedanzmessungen an Sektionsfallen ohne ossare Vorer-
krankungen richtet sich das Interesse in kinftigen Untersuchungen auf den Vergleich der
Impedanzwerte von pathologisch verandertem zu normalem Knochengewebe, wobei die
steigende Inzidenz der Osteoporose speziell die Untersuchung von Probandinnen und Pro-
banden mit dieser Erkrankung nahe legt.

Als Methode zur quantitativen Angabe von Elastizitdtsmodulen kann die akustische Raster-
mikroskopie nur im Zusammenhang mit anderen Verfahren (z. B. Mikrodensitometrie) ange-
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wendet werden, da in das Impedanzsignal zwei mechanische Grofien (Ultraschallgeschwin-
digkeit und physikalische Dichte des Knochens) eingehen, von denen eine mit einem ande-
ren Verfahren bestimmt werden muss, um die Elastizitdtsmodulen fir quantitative Vergleiche
berechnen zu kdnnen.

Andere Bild gebende Verfahren (mikroradiographische Rontgenstrukturanalyse; Mi-
kro-CT; Elektronenmikroskopie) missen parallel angewendet werden, um zusatzlich Aussa-
gen zur Mikrostruktur des Knochens zu gewinnen, da mit der akustischen Rastermikroskopie
nicht eindeutig nachgewiesen werden kann, ob die festgestellten Elastizitdtsmerkmale auf
Kollagenstrukturen oder auf die Mineralkomponente zurtickzufiihren sind.

Zur Darstellung der mechanischen Anisotropie des Knochengewebes ist der in der
vorliegenden Studie durchgefiihrte Impedanzvergleich jedoch ein geeigneter Ansatz, um die
Richtungsabhangigkeit der akusto-elastischen Eigenschaften von humaner Femurkortikalis

zu quantifizieren.
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9 Thesen

1. Mit der akustischen Rastermikroskopie lassen sich Uber hoch frequente reflektierte
Schallwellen die histomorphologischen Merkmale von Gewebepraparaten in mikroskopi-
scher Auflésung als Bildpunkte mit einer definierten Grauskalierung entsprechend den
lokalen akusto-elastischen Praparateigenschaften wiedergeben. Die Bestimmung der
Amplituden dieser akustischen Reflexionssignale erméglicht die quantitative Erfassung
der lokalen akusto-elastischen Probeneigenschaften. Darum lasst sich mit dem Verfah-
ren der akustischen Rastermikroskopie mit hoher Auflésung das akusto-elastische Ver-
halten von humanem, kortikalem Knochengewebe quantifizieren.

2. Die hochfrequente akustische Rastermikroskopie weist die elastische Anisotropie des
kortikalen Knochens durch Messung der akustischen Impedanz mit einer lateralen Auflo-
sung von nahezu 1 ym nach, indem bei jeweils senkrechter Einschallrichtung die vorpra-
parierten Proben mit unterschiedlichen Schnittwinkeln zur Horizontalen (0°, 10°, 15°, 30°,
45°, 60°, 90°) untersucht werden.

3. Nach Aufzeichnung von Mehrschichtbildern durch eine schrittweise Abstandsver-
grolierung der akustischen Linse ober- und unterhalb der Fokusebene wird durch eine
softwaregesteuerte Analyse der Oberflachentopographie der Proben (Multi Layer Analy-
sis) die Kompensation von Oberflachenartefakten sowie die automatische Detektion von
fokussierten Scan-Bildern ermoglicht.

4. Im Ergebnis von etwa 1000 Einzelmessungen an rund 180 Proben ergibt sich fir die ge-
mittelte akustische Impedanz bei einer im Experiment technisch vorgegebenen Ultra-
schallfrequenz von 900 MHz der Wert 3,38 + 0,379 Mrayl. Die gemittelten winkelabhan-
gigen Impedanzen nehmen Werte zwischen 3,23 und 3,54 Mrayl an.

5. Ein geschlechtsspezifischer Vergleich der Impedanzen zeigt einen hoch signifikanten
Impedanzunterschied zwischen beiden Geschlechtern bei Proben des Schnittwinkels 15°
in Bezug auf die Horizontalebene.

6. Ein altersabhangiger Impedanzvergleich zeigt einen Trend zu héheren Impedanzwerten
bei ansteigendem Lebensalter der untersuchten Sektionsfalle.

7. Die gemittelten Impedanzen in willkirlich gewahlten Messfenstern der FlachengrofRRe
500 x 500 ym? bzw. 1 x 1 mm? zeigen den gleichen vom Schnittwinkel abhangigen Ver-
lauf wie die an gewahlten Einzelosteonen in entsprechenden Messfenstern bestimmten
Impedanzen, d. h. das akustische Anisotropieverhalten biologischer Substrukturen unter-
scheidet sich nicht signifikant vom Verhalten der stichprobenartig ausgewahlten umge-
benden Gewebsregionen.

8. Die hoéheren Impedanzen bei Messung in Richtung der Longitudinalachse des Femurs
gegenuber der transversalen Einschallrichtung korrelieren mit der in der Literatur be-
schriebenen histomorphologischen Struktur von Kollagenfasern und den in nahezu pa-
ralleler Anordung eingelagerten Hydroxylapatitkristallen im osteonalen Knochengewebe.

9. Die Richtungsabhangigkeit der akustischen Impedanz ist Ausdruck einer in der Literatur
beschriebenen funktionellen Adaptation des Knochengewebes an vorherrschende Bela-
stungskrafte auf das Femur; die geschlechtsabhangigen Unterschiede der Impedanzen
sind Ausdruck einer in der Literatur verzeichneten unterschiedlichen Remodelingaktivitat
in entsprechenden Lebensabschnitten beider Geschlechter.
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