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REFERAT

Knochen besteht aus einem hierarchisch aufgebauten, heterogenen Gewebe, dessen
Eigenschaften sich kontinuierlich verdndern. Der hierarchische Aufbau und die hohe Ordnungs-
struktur verursachen anisotrope (richtungsabhingige) elastische Eigenschaften, die in jeder
Organisationsebene unterschiedlich sein konnen. Pathologien, z.B. Osteoporose fithren zum
Verlust mechanisch-funktioneller Eigenschaften bis hin zum Organversagen. Eine individuelle
Erhohung des Frakturrisikos wird nicht nur durch einen Verlust von Knochenmasse, sondern auch
durch eine Vielzahl von kompositionellen und ultrastrukturellen Verdnderungen der mineralisierten
Knochenmatrix verursacht, welche durch die klinisch etablierte Knochenmineraldichtemessung
nicht erfasst werden. Ultraschall erlaubt die Untersuchung funktionaler elastischer Eigenschaften
von Knochengewebe. Quantitative Ultraschallmethoden haben sich als viel versprechende Alter-
nativen zur radiologischen Erfassung der Knochenfragilitit und der Osteoporosediagnostik
etabliert. Zur Validierung dieser Methoden ist jedoch eine pridzise Beschreibung struktureller und
elastischer Eigenschaften auf der Gewebeebene notwendig.

Ziel der Arbeit war die Entwicklung von Methoden, mit denen die heterogenen und anisotropen
Struktur- und Materialeigenschaften von kortikalem Knochen hochaufgeldst quantifiziert werden
konnen. Ultraschallmethoden mit Frequenzen von 25 MHz- 1 GHz stellten im Rahmen der
Untersuchungen einen Schwerpunkt dar, da sie sich durch Variation von Frequenz und Schallfeld-
geometrie optimal an die hierarchischen Strukturebenen anpassen lassen. Hochauflosende
quantitative akustische Impedanzverteilungsmessungen wurden fiir die Ableitung elastischer
Parameter der Knochenmeso- und -mikrostruktur entwickelt. Der Einfluss der Gewebe-
mineralisierung auf elastische Parameter wurde durch Kombination akustischer Messungen mit
Ramanspektroskopie und Synchrotron-Mikrocomputertomographie untersucht und es wurden
Modelle entwickelt, welche die Beziehungen zwischen Gewebemineralisierung, Massendichte,
akustischer Impedanz, Schallgeschwindigkeit und anisotropen elastischen Parametern beschreiben.

Das Potential der kombinierten Erfassung von Struktur- und Elastizitdtsparametern wurde in
mehreren Studien gezeigt, z.B. zur Untersuchung des Einflusses frakturrelevanter Struktur- und
elastischer Parameter auf die mit in-vivo Systemen ableitbare Ultraschallausbreitungsgeschwin-
digkeit am Radius, zur Untersuchung des Einflusses von Struktur- und Elastizitdtsmerkmalen auf
die Frakturresistenz an einem Kallusdistraktionsmodell und zur elastischen Phénotypisierung des
kortikalen Knochens am Kleintiermodell. Dariiber hinaus wurde durch die Kombination der
experimentellen mikroelastischen Daten mit Finite-Elemente-Modellen die Basis fiir realititsnahe

numerische mikromechanische Deformationsanalysen geschaffen.

Raum, Kay: Multimodale mikroelastische Untersuchungen von kortikalem Knochen. Halle, Univ.,,.
Med. Fak. Habil. 40 Seiten, dazu Anlagen mit 13 thematisch relevanten Publikationen, 2008
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1 EINLEITUNG

1.1 Bedeutung mikroelastischer Eigenschaften fiir die muskuloskelettale Forschung

Knochen besteht aus einem hierarchisch aufgebauten, heterogenen und elastisch anisotropen
Gewebe. Seine mechanischen Eigenschaften verdndern sich mit dem Lebensalter, durch
mechanische Beanspruchung bzw. Entlastung und insbesondere als Folge von Osteopathien [1]
oder wihrend der Knochenheilung. Fiir die in-vifro Untersuchung mechanischer Eigenschaften
stehen verschiedene standardisierte makroskopische Testmethoden zur Verfiigung (mechanische
Kompressions- und Biegetests, Ultraschalltransmission). Die gemessenen makroskopischen
Eigenschaften werden durch eine Vielzahl von Faktoren, z.B. Porositit, Gewebekomposition,
Orientierung von Kollagenfasern und Mineralkristallen und der Kollagenvernetzung beeinflusst.
Osteopathien, z.B. Osteoporose, filhren zum Verlust mechanisch-funktioneller Eigenschaften bis
hin zum Organversagen (Fraktur). Klinisch wurde von der WHO Osteoporose durch eine
Reduktion der Knochenmineraldichte (BMD) relativ zu einer jungen oder gleichaltrigen
Vergleichspopulation definiert. Eine Vielzahl von Studien haben gezeigt, dass BMD nur eine
moderate Aussagekraft fiir ein individuelles Frakturrisiko hat [2]. Besonders deutlich zeigt sich das
Problem der BMD-basierten Diagnose daran, dass die durch eine erfolgreiche Therapie erzielte
Reduzierung des Frakturrisikos nur zu 4 — 40 % in einer BMD-Veridnderung reflektiert wird [3].
Vom NIH Consensus Development Panel on Osteoporosis wurde daher 2001 eine klinisch
relevantere Definition erarbeitet: “Osteoporose ist definiert als eine skelettale Stérung, die durch
eine reduzierte Knochenfestigkeit charakterisiert ist und zu einem erhohtem Frakturrisiko fiihrt
[1]. Diese etwas vage Formulierung trdgt der Erkenntniss Rechnung, dass ein erhdhtes
Frakturrisiko nicht nur durch einen Verlust von Knochenmasse, sondern auch durch eine Vielzahl
von kompositionellen und ultrastrukturellen Verdnderungen der mineralisierten Knochenmatrix
verursacht werden, welche durch die BMD-Messung nicht erfasst werden.

Mit der Entwicklung genetisch modifizierter Kleintiermodelle haben sich auch in der
muskuloskelettalen Forschung neue Perspektiven erschlossen, um systematische Untersuchungen
von Knochenentwicklung, Osteopathien und therapeutischen Ansdtzen durchzufiihren.
Insbesondere Inzuchtmausstimme haben sich als relevantes Tiermodell etabliert. Jiingere Studien
haben gezeigt, dass sowohl die Knochenstruktur als auch die Knochenfestigkeit durch eine
limitierte Anzahl von Genen reguliert wird [4-10]. Diese aus Studien genetisch modifizierter
Mause abgeleitete Hypothese wird durch Untersuchungen an humanen Zwillingen unterstiitzt, in
denen gezeigt wurde, dass 70% der Variabilitdt der maximalen Knochenmasse genetisch bestimmt
ist [11-14]. Konventionelle biomechanische Methoden stofen aufgrund der GroBenverhiltnisse
und der variablen Geometrie verschiedener Inzuchtstimme an ihre Grenzen. Beim 3-Punkt
Biegetest zum Beispiel, nach wie vor als “Gold-Standard” zur Bestimmung der Knochenelastizitét

im langen Rohrenknochen angesehen, geht die zur Ableitung des Elastizititsmoduls verwendete
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Einleitung

Euler-Bernoulli Theorie von einer einfachen und bekannten (z.B. zylindrischen) Geometrie aus.
Mausstdmme weisen jedoch teilweise erhebliche Variationen der Knochengeometrie auf. Lente et
al. [15] haben gezeigt, dass dadurch der ermittelte Elastizititsmodul stark von der
Knochengeometrie abhéingt. Ohne Kompensation dieser Einflussgrofen ist eine absolute
Bestimmung des Elastizitdtsmoduls mit diesem Verfahren, insbesondere fiir den Vergleich
verschiedener Genotypen, ungeeignet.

Eine besondere Herausforderung stellt die biomechanische Beschreibung der Frakturheilung dar.
Eine préizise Abschédtzung der mechanischen Belastbarkeit des nach einer Fraktur gebildeten Kallus
erfordert ein komplexes Verstdndnis struktureller und elastischer Eigenschaften des neu gebildeten
Gewebes und des frakturierten Knochens. Ein wesentliches Forschungsziel auf dem Gebiet der
Frakturheilung besteht darin, die biomechanischen Rahmenbedingungen fiir die Kallusbildung zu
optimieren und somit den Prozess der Knochenheilung zu beschleunigen. Eine wichtige
regulierende Rolle wihrend verschiedener Stadien der Osteogenese und Frakturheilung wird
Knochenwachstumsfaktoren zugesprochen [16]. Verschiedene Studien haben eindeutig
demonstriert, dass z.B. die lokale Administration von IGF-I (Insulin-like Growth Factor I) und
TGF-B1 (Transforming Growth Factor B1) die Osteotomieheilung beschleunigen kénnen [17-19].
Klinisch werden hauptsichlich radiologische Verfahren angewendet, um den Heilungsprozess zu
beurteilen. Das derzeit verfligbare rdumliche Auflosungsvermogen limitiert jedoch die Beurteilung
der Kallusstruktur. AuBerdem ist die quantitativ erfassbare Knochenmineraldichte nur ein
indirekter Indikator fiir die mechanische Knochenstabilitit. Der in bisherigen Studien ermittelte
Zusammenhang zwischen BMD und der mit biomechanischen Tests ermittelten Frakturfestigkeit ist
moderat (R% 0,60 [20, 21] bis 0,70 [22]).

Aus den oben aufgefiihrten diagnostischen Limitationen und der zunehmenden Fokussierung auf
Untersuchungen am Kleintiermodell folgt die Notwendigkeit, hochauflésende Methoden zu
entwickeln, die eine direkte Analyse von Knochenmikrostruktur, Komposition und mechanischen
Eigenschaften auf der Gewebeebene erlauben. Nur dadurch lassen sich die Mechanismen der
durch physiopathologische Konditionen, natiirlicher Alterung, aber auch die durch therapeutische

Maflinahmen hervorgerufenen spezifischen Effekte verstehen und gezielt manipulieren.

1.2 Biomechanische Modellierung von kortikalem Knochen

Die mineralisierte Gewebematrix von kortikalem Knochen kann man in guter Ndherung durch
drei elementare Bestandteile beschreiben.  Mineralkristalle (hauptsdchlich Hydroxylapatit
Cas(PO4,C0O;)3(0OH)), Kollagen vom Typ I und Wasser bilden mineralisierte Kollagenfibrillen mit
einem Durchmesser von ca. 0,2 um. Diese Fibrillen aggregieren zu so genannten lamelldren
Einheiten, welche den Grundbaustein lamelliren Knochens bilden. Die resultierenden
mechanischen Eigenschaften der mineralisierten Knochenmatrix hidngen sowohl von den
Eigenschaften der Aufbaukomponenten, aber auch von einer Vielzahl anderer konstitutioneller und

struktureller Faktoren, wie z.B. Gewebemineralisierung, Groe und Komposition der
2
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Mineralkristalle, Kollagenvernetzung, Alter des Gewebes, Anordnung und Orientierung der
Fibrillen ab. Zudem ist der kortikale Knochen im peripheren Skelett ausgewachsener Séugetiere
und Menschen durch ein stark orientiertes GefdaBsystem aus Havers- und Volkmannkanilen
durchsetzt. Die Durchmesser dieser Kanéle liegen zwischen 10 um und 200 um. AuBBerdem findet
man Kanaliculi (Durchmesser: 0,2-0,3 um) und andere Poren, z.B. Osteozyten- und
Resorptionslakunen mit charakteristischen Ausmafien von 2-8 um bzw. bis zu 200 pm.

collagen
k)ril
-||,| _ sl 3
Ml 3

Periost Mineralkristalle

| protein
< triple
bone mineral helix

crystal
50 x25x 3 nm

a)

Havers- Havers-Kanal
Osteozyt System BlutgefaBen

¢)

Abbildung 1-1 Schematischer Aufbau des kortikalen Knochens. a) In die Zwischenrdume der aus Triple-
Helix-formigen Polypeptidketten aufgebauten Kollagenfibrille werden pldttchenférmige Mineralkristalle
eingelagert (aus [23]). b) Modell der aus 6 unterschiedlich dicken Schichten aufgebauten lamelldiren Einheit
(aus [24]). Eine Schicht besteht aus einer variablen Anzahl parallel orientierter mineralisierter
Kollagenfibrillen. Die Fibrillen benachbarter Schichten sind jeweils um einen festen Betrag (30°) zueinander
gekippt. ¢) Die kortikale Struktur wird hauptsdchlich durch ein Netzwerk von Osteonen mit Havers-Kandlen

und Osteozytenlakunen und interstitiellem Gewebe gebildet.

Osteone und deren zentral verlaufende Havers-Kanile sind im kortikalen Gewebe des peripheren
Skeletts hauptséchlich parallel zur Knochenldngsachse orientiert. Die Zwischenrdume sind durch
Reste ehemaliger, bereits teilweise abgebauter Osteone, dem so genannten interstitiellen Gewebe,
oder den urspriinglich gebildeten Generallamellen gefiillt (Abbildung 1-1). Die mechanischen
Eigenschaften des kortikalen Knochens ergeben sich aus der heterogenen Verteilung von
Eigenschaften der mineralisierten Knochenmatrix und der durch die Kanidle und Lakunen
gebildeten pordsen Struktur.

Sowohl aus den elastischen Eigenschaften der elementaren Bestandteile als auch aus der hohen
Ordnungsstruktur resultieren sowohl auf mesoskopischer als auch auf makroskopischer Ebene
anisotrope (richtungsabhingige) elastische Eigenschaften. Das linear elastische Verhalten wird

durch das Hookesche Gesetz beschrieben. Fiir beliebige feste Korper hat dieses Gesetz die Form:

0; = Cé » (1-1)

g
wobei o, und &, die Spannungs- und Dehnungstensoren und C;,, die Komponenten des
Elastizitétstensors 4. Ordnung sind. Fiir Knochen wird allgemein eine orthotrope bzw. transversal
isotrope (hexagonale) Symmetrie angenommen [25, 26]. Daraus folgt, dass fiir die eindeutige

3
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Beschreibung des Materialverhaltens 9 bzw. 5 unabhéingige elastische Koeffizienten bekannt sein
miissen. Der transversal isotrope Elastizitdtstensor hat in der iiblicherweise verwendeten

abgekiirzten Notierung die Form:

(1-2)

S O O O
oS O O O

€=y o o

(e}
(e}
(e}
(e}
o
S
(e}

0 0 0 0 0 (c—cp)/2]

In der Literatur entsprechen die Indizes 1 und 3 in der Regel den Richtungen senkrecht bzw.
parallel zur Langsachse der langen Rohrenknochen. So ist z.B. die bei einer Kompression parallel
zur Léngsachse zu beobachtende Deformation in dieser Richtung proportional zum Koeffizienten
C33.

Zur experimentellen Bestimmung mikrostruktureller Parameter in 2 oder 3 Dimensionen sind
bereits eine Vielzahl von Methoden, z.B. Histologie, Mikroradiographie,
Rasterelektronenmikroskopie und Mikrocomputertomographie (uCT) etabliert. Elastische
Parameter hingegen lassen sich aufgrund der heterogenen und hierarchisch geordneten
Knochenstruktur, aber auch durch die limitierten Messmethoden nur bedingt ermitteln. Die
Nanoindentation (2.5) ist eine mikromechanische Methode, die unter der der Annahme von
homogenen und isotropen Eigenschaften die Ableitung des Elastizitdtsmoduls mit einer ortlichen
Auflosung bis zu 1 um erlaubt [27-29]. Aufgrund der punktformigen destruktiven Messung ist
dieses Verfahren jedoch nur bedingt geeignet, um die heterogene rdaumliche Verteilung von

elastischen Eigenschaften der Knochenmatrix zu erfassen.

1.3  Messung von elastischen Parametern mit Ultraschall

Ultraschallwellen sind elastische Wellen, die sich aufgrund der Skalierbarkeit der akustischen
Wellenlénge sowohl fiir makroskopische als auch fiir mikroskopische Untersuchungen einsetzen
lassen. Aufgrund der elastischen Natur tragen Schallwellen nach der Wechselwirkung mit einem
Medium Informationen iiber dessen strukturelle und elastische Eigenschaften. Niedrige Frequenzen
(<2 MHz) werden seit langem in vitro eingesetzt, um die makroskopischen anisotropen elastischen
Koeffizient kleiner kortikaler Knochenproben zu bestimmen [30-32]. Untersuchungen mit hohen
Frequenzen (> 10 MHz) haben das Potenzial dieser Methode gezeigt, quantitative Informationen
der anisotropen Gewebeelastizitdt ableiten zu konnen [33-35]. Der Einfluss von Strukturgrofen
zur verwendeten Wellenldnge wurde bei der Abschétzung elastischer Parameter jedoch nicht

hinreichend beriicksichtigt.
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1.4 Quantitativer in-vivo Ultraschall (QUS)

Obwohl QUS seit vielen Jahren klinisch, z.B. am Kalkaneus zur Abschitzung des Frakturrisikos
eingesetzt wird, liegen Verbreitung und klinische Akzeptanz momentan noch weit hinter
konkurrierenden radiographischen Methoden. Die Entwicklung neuer Verfahren und deren
Anwendung an verschiedenen anatomischen Regionen (Tibia, Radius, Fingerphalangen, Femurhals
und Trochanter) in Kombination mit theoretischen und numerischen Schallausbreitungsmodellen
haben in den letzten Jahren zu einer markanten Intensivierung der Forschung und einer
substantiellen Verbesserung unseres Verstindnisses der Ultraschallausbreitung im Knochen und
den Beziehungen zwischen ableitbaren akustischen und frakturrelevanten Parametern gefiihrt [36-
38].  Ultraschallbasierten Technologien wird momentan das grofite Entwicklungspotenzial
zugesprochen, da sie

e an verschiedenen frakturrelevanten anatomischen Regionen angewendet werden kénnen,

e unabhingige Informationen iiber trabekuldren und kortikalen Knochen liefern,

e sensitiv auf frakturrelevante Parameter, z.B. anisotrope Matrixelastizitit, Porositét,
Makrostruktur und Mikroriss-Akkumulation sind [39],

e preiswert, nichtinvasiv und nichtionisierend sind.

1.5 Numerische Methoden

Alle momentan verfliigbaren mikromechanischen Messmethoden erlauben aufgrund ihrer
spezifischen Messprinzipen maximal die Bestimmung einzelner elastischer GroBen.  Mit
numerischen Finite-Elemente (FE) Deformationsanalysen lassen sich hingegen quasi beliebige
Deformationsszenarien realisieren und daraus ortsaufgeloste Dehnungs-, bzw. Spannungszustiande
im gesamten Untersuchungsvolumen berechnen. Diese Methode hat daher ein eminentes Potenzial,
um komplexe statische und dynamische Probleme, z.B. an Knochen-Implantat Grenzflachen oder
bei der Frakturheilung =zu studieren. Eine notwendige Voraussetzung fiir valide
Simulationsmodelle sind jedoch auch hier realistische FEingangsdaten, die nur mit

mikromechanischen Messungen gewonnen werden konnen.

1.6  Zielstellungen

Ziel der Arbeit war die Entwicklung von Methoden, mit denen die heterogenen und anisotropen
Struktur- und Materialeigenschaften von kortikalem Knochen hochaufgeldst quantifiziert werden
konnen. Ultraschallmethoden stellten im Rahmen der Untersuchungen einen Schwerpunkt dar, da
sie sich sowohl in vivo als auch in vitro einsetzen lassen und sich durch Variation von Frequenz
und Schallfeldgeometrie optimal an die hierarchischen Strukturebenen anpassen lassen.
Quantitative akustische Mikroskopiemethoden wurden fiir die Ableitung elastischer Parameter der
Knochenmeso- und -mikrostruktur etabliert. Um aus akustischen Messgroflen elastische
Materialparameter ableiten zu konnen, war es notwendig, den Einfluss der Gewebemineralisierung

zu Dberiicksichtigen und Modelle zu entwickeln, welche die Beziehungen zwischen
5



Einleitung

Gewebemineralisierung, Massendichte, akustischer Impedanz, Schallgeschwindigkeit und
anisotropen elastischen Parametern beschreiben.

Hochaufgeloste akustische Impedanzverteilungsbilder wurden in einer Reihe von Studien
eingesetzt, z.B. zur Untersuchung des Einflusses frakturrelevanter Struktur- und elastischer
Parameter auf die mit in-vivo Systemen ableitbare Ultraschall-ausbreitungsgeschwindigkeit am
Radius, zur Untersuchung des Einflusses von Struktur- und Elastizititsmerkmalen auf die
Frakturresistenz an einem Kallusdistraktionsmodell und zur elastischen Phénotypisierung des
kortikalen Knochens am Kleintiermodell.

Dariiber hinaus sollte durch die Kombination der experimentellen mikroelastischen Daten mit
Finite-Elemente-Modellen die Basis fiir realititsnahe numerische mikromechanische

Deformationsanalysen geschaffen werden.



2  UNTERSUCHUNGSMETHODEN

2.1 Quantitative Akustische Mikroskopie

Eine Reihe von hochfrequenten Ultraschallmethoden sind in der letzten Dekade mit der Intention
entwickelt worden, elastische Eigenschaften von Knochengewebe auf der Gewebeebene abzuleiten.
Alle Verfahren beruhen auf dem 1974 von Lemons und Quate [40] erfundenen Prinzip der
akustischen Rastermikroskopie, bei dem ein sphérisch fokussierter Ultraschallwandler iiber die zu

untersuchende Probe gescannt wird (Abbildung 2-1).

X2

(@ (b)
Dlateral
X1 /
S ROC Y -3dB
3 .
- —, X3
g \/ —
< F.

Abbildung 2-1 Bei dem von Lemons und Quate [40] erfundenen Prinzip der akustischen Rastermikroskopie
wird ein sphdrisch fokussierender Ultraschallwandler mdanderformig iiber die zu untersuchende Probe
gescannt (a). Das laterale Auflosungsvermégen Dyyery und die Fokustiefe F, werden durch den
Wandlerradius a, dem Kriimmungsradius ROC der fokussierenden akustischen Linse und der akustischen

Wellenlinge A bestimmt (b). Aus [41].

Fast alle am Knochen angewendeten Verfahren beruhen auf dem Puls-Echo Prinzip. In
Abhingigkeit von den abgeleiteten akustischen Parametern lassen sich drei wesentliche Methoden

unterscheiden:

e Bestimmung der akustischen Impedanz aus der konfokalen Reflexionsamplitude an
dicken Proben (Abbildung 2-1a).

e Messung der Kompressionswellengeschwindigkeit in diinnen Gewebeschnitten
(Abbildung 2-2),

e Messung von akustischen Oberfldchenwellen an dicken Proben mit Hilfe der V(z)-

Messung (Abbildung 2-3).
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Abbildung 2-2 Messung der Kompressionswellengeschwindigkeit an diinnen Proben (a). Aus dem
Laufzeitunterschied zwischen Vorder- und Riickwandechos (A und B) kann bei bekannter Probendicke die
Kompressionswellengeschwindigkeit bestimmt werden. Bei fokussierten Schallfeldern kénnen auferdem

weitere Wellen, z.B. Scherwellen generiert werden, die aufgrund einer niedrigeren Schallgeschwindigkeit

groflere Laufzeitdifferenzen aufweisen (b). Aus [41].
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Abbildung 2-3 Prinzip der V(z)-Messung zur Bestimmung der Oberflichenwellengeschwindigkeit an dicken
Proben (a). Ein Teil der schrdg einfallenden Wellen fiihrt zur Generierung von Oberfldchenwellen. Bei der
Ausbreitung dieser Wellen wird ein Teil der Energie zuriick ins Kopplungsmedium gesendet. Dieser Anteil
kann mit den normal reflektierten Wellen interferieren. Bei monochromatischer Anregung kommt es bei
zunehmender Defokussierung zu einer charakteristischen Oszillation der Empfangsamplitude (b). Die
Positionen der Maxima und Minima hingen von Sendefrequenz, Defokussierung und der

Oberflichenwellengeschwindigkeit ab. Aus [42].

Alle vorliegenden SAM-Untersuchungen wurden mit den am Labor flir Quantitative B-Bild
Sonographie und akustische Mikroskopie (Q-BAM) des Zentrums fiir Erkrankungen und
Verletzungen der Haltungs- und Bewegungsorgane (ZHBO) der Medizinischen Fakultit der
Martin-Luther-Universitdt Halle-Wittenberg entwickelten akustischen Mikroskopen durchgefiihrt.
Die beiden Mikroskope arbeiten nach dem Puls-Echo Prinzip, unterscheiden sich aber sowohl im
nutzbaren Frequenzbereich und dem daraus resultierenden Auflosungsvermogen als auch in der Art
der Signalgenerierung und Datenakquisition. Das SAM200Ex ist ein zeitaufgeldstes Mikroskop
mit einer Bandbreite von 250 MHz. Mit einem Messfeld von 60 x 60 mm und einem minimalen

Messinkrement von 4 pm erlaubt das Mikroskop Untersuchungen grofler Probenareale mit hoher
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ortlicher Diskriminierung (bis zu 6350 dpi). In Abhéngigkeit von Frequenz und Apertur des
verwendeten Schallwandlers lassen sich lateral Ortsauflésungen bis zu 8 um realisieren.

Das SAM2000 arbeitet mit Frequenzen zwischen 60 MHz und 2 GHz. Das Scanfeld ist auf
maximal 1 x 1 mm limitiert. Im Gegensatz zum SAM200Ex wird nicht das gesamte von der Probe
reflektierte Signal, sondern nur die innerhalb eines bestimmten Zeitfensters integrierte
Echoamplitude digitalisiert.

Fir die im Folgenden beschriebenen Studien wurden Ultraschallwandler mit Frequenzen
zwischen 25 MHz und 1223 MHz angeregt. Die nominalen Schallfelddurchmesser im Fokus dieser
Wandler lagen zwischen 142 pmund 1 pm.

Einer der Schwerpunkte der Arbeit bestand darin, die Mdglichkeiten und Limitationen der oben

genannten Methoden in Hinblick auf ihre Anwendbarkeit an kortikalem Knochen unter besonderer
Beriicksichtigung des Verhiltnisses von verwendeter Wellenldnge (und dem daraus resultierenden
physikalischen Auflosungsvermoégen) zu den charakteristischen Strukturdimensionen zu
untersuchen. Schallgeschwindigkeitsmessungen, insbesondere V(z)-Messungen stellen fiir
homogene Materialien eine einfache und robuste Messmethode dar, zumal die Theorie der
Wellenausbreitung auch fiir anisotrope Stoffe seit langem etabliert ist [43]. Fiir homogene
mineralisierte Gewebe, wie z.B. Dentin und Zahnschmelz, konnten sowohl Messungen an diinnen
Schnitten [44] als auch V(z)-Messungen [42, 45, 46] erfolgreich durchgefiihrt werden.
Kortikaler Knochen ist im Gegensatz zu Dentin und Zahnschmelz durch eine starke Heterogenitét
auf mehreren hierarchischen Organisationsebenen charakterisiert. Um die daraus resultierende
ortliche Variation elastischer Eigenschaften des Gewebes erfassen zu konnen, ist eine Maximierung
der ortlichen Auflosung, bzw. eine Minimierung des Messvolumens notwendig. Bei der
akustischen Impedanzmessung wird die Probe senkrecht zur Schallstrahlachse in der Fokusebene
des Schallwandlers positioniert. Bei dieser konfokalen Anordnung der Probe im Schallfeld ist der
Schallfelddurchmesser (fiir eine gegebene Wandlergeometrie und Sendefrequenz) minimal. Die
Reflexionsamplitude héngt von den Eigenschaften der Probe innerhalb einer Tiefe ab, die
vergleichbar mit der Wellenldnge im untersuchten Material ist. Die zur Generierung von
Oberflachenwellen notwendige Defokussierung bzw. die zur Separation der Vorder- und
Riickwandechos notwendige Probendicke fiilhren zu einer deutlichen VergréBerung der
Messvolumens und  einer damit  verbundenen  Verschlechterung des  ortlichen
Auflosungsvermogens. Ein umfassender Vergleich der Methoden und Potenzial und Limitationen
zur Anwendung an kortikalem Knochen ist in 3.13 beschrieben.

In allen anderen Arbeiten wurde die Methode der konfokalen Messung der Reflexionsamplitude
und Ableitung der akustischen Impedanz mit Frequenzen zwischen 25 MHz und 1,2 GHz
angewendet. Die in diesem Frequenzbereich erzeugten Wellenldngen liegen in der Grof3enordnung
60 um bis 1.2 pm (in Wasser bei 25°C). In diesem Wellenldngenbereich werden mehrere

hierarchische Strukturdimensionen des kortikalen Knochens iiberschritten (Abbildung 2-4).
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Abbildung 2-4 Akustische Impedanzverteilungsbilder von humanen, nativ priparierten Femurquerschnitten.
Bei einer Frequenz von 50 MHz (a) konnen die Havers-Kandle gut vom mineralisierten Gewebe
unterschieden werden. Das kleine rechteckige Fenster wurde nochmals mit einer Frequenz von 200 MHz
gemessen (b). Im oberen linken Teil des Bildes konnen Reste der dufieren Generallamelle gut von
osteonalem und interstitiellem Gewebe unterschieden werden. Die grofien dunklen Areale sind Havers-
Kandile, die kleinen Punkte entsprechen Osteozytenlakunen. Bei einer Frequenz von 900 MHz stellt sich das
den Havers-Kanal umgebende osteonale Gewebe als lamellire Struktur mit einer charakteristischen
periodischen Impedanzvariation dar. Die Osteozytenlakunen erscheinen als kleine, elliptisch geformte

Areale. Aus [47] und [48].

Die Verwendung von Ultraschallfrequenzen im GHz-Bereich und die damit verbundene
Reduzierung der Schallfeldfokustiefe fithren zu einem zunehmenden Einfluss der mikroskopischen
Oberflachenrauigkeit. Letztere ldsst sich bei der Priparation heterogener Gewebe nicht vollstindig
vermeiden. In 3.1 wird die Entwicklung des Multi-Layer-Analysis Verfahrens beschrieben,
welches die quantitative Ableitung der akustischen Impedanz an einzelnen Osteonenlamellen unter
Bertiicksichtigung der Oberfldchentopographie erlaubt. Dieses Verfahren wird in einer zweiten
Studie verwendet, um die anisotropen elastischen Eigenschaften von Osteonenlamellen zu
bestimmen (3.8).

Trotz der Auflosung im Mikrometerbereich eignen sich GHz-Messungen nur bedingt fiir
systematische Studien an kortikalem Knochengewebe. Griinde dafiir sind neben der limitierten
Messfeldfliche von 500 pm (fiir quantitative Auswertungen), der erheblichen Anfilligkeit fiir
Messartefakte bei unzureichender Oberflichenpriparation und dem Messaufwand die Komplexitit
der erhaltenen Informationen. Selbst mit den hdchsten praktisch einsetzbaren Frequenzen (<2
GHz) ist die Wellenldnge eine Groflenordnung groBer als der Durchmesser einer einzelnen
mineralisierten Kollagenfaser (ca. 0,2 um). Dies bedeutet, dass die einzelnen Schichten der im
kortikalen Knochen angenommenen rotierten Sperrholzstruktur (englisch: ,twisted plywood®) in
der Regel nicht ortlich aufgeldst sind und die Interpretation der gewonnenen Daten zusétzliche
Modellannahmen erfordert (siche 3.13).

Experimenteller Aufwand und Messdauer lassen sich durch die Verwendung niedrigerer

Ultraschallfrequenzen erheblich reduzieren. Der Informationsgehalt ist hingegen durch die
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Moglichkeit, groe Probenareale zu untersuchen, oft um ein Vielfaches hoher. Sofern die
Wellenldnge grofer als die Dicke einer lamelliren FEinheit ist, werden die
Ausbreitungseigenschaften der Welle durch die effektiven Verbundeigenschaften des Materials
bestimmt. Um diese jedoch genau messen zu konnen, darf der Schallfelddurchmesser nicht groB3er
als die Dimension der zu untersuchenden Struktur sein. Im kortikalen Knochen wird die
mineralisierte Gewebematrix durch ein poréses Netzwerk aus Havers- und Volkmannkanilen,
sowie Resorptions- und Osteozytenlakunen durchsetzt (Abbildung 2-4). Die in 3.2-3.8
beschriebenen Arbeiten und die Ubersichtsarbeit in 3.13 beschiftigen sich deshalb mit der
Etablierung der fir die Ableitung effektiver Materialeigenschaften der mineralisierten
Gewebematrix optimalen Mess- und Datenauswertungsmethoden.

Die Verwendung hoch fokussierender Wandler mit Frequenzen zwischen 50 MHz und 200 MHz
hat sich fiir die Ableitung elastischer Eigenschaften der mineralisierten Knochenmatrix als am
besten geeignet herausgestellt. Durch spezielle Segmentierungsalgorithmen lassen sich
Gewebematrix und Poren sicher voneinander separieren und damit sowohl Struktur- als auch
Elastizititsparameter ableiten. Um letzteres zu beweisen, wurden einerseits durch vergleichende
SAM und Synchrotron-uCT Messungen in 3.4 und 3.11, andererseits durch die Entwicklung eines
Kompositmodells in 3.6 die Beziehungen zwischen akustischer Impedanz, Gewebemineralisierung,
Massendichte und den elastischen Koeffizienten ¢;; bzw. c3; untersucht. Aullerdem wurde in 3.7
eine spezielle Untersuchungsmethode entwickelt, um an kleinen Knochenstanzbiopsien den

gemittelten effektiven (transversal isotropen) elastischen Tensor [C] abzuleiten.

2.2 Bidirektionale axiale Ultraschalltransmission

Seder Empfanger

Knochen MeRbereich

Abbildung 2-5 Prinzip der axialen Ultraschalltransmission (a). In-vivo Applikation am Radius (b). 3-D
Momentaufnahme (Simulation) einer Ultraschallwelle, die sich in einer realistischen (aus 3D CT-Daten

rekonstruierten) kortikalen Knochengeometrie ausbreitet (c).

Diese Technik wurde am Laboratoire d'Imagerie Paramétrique, CNRS/Université Paris 6, UMR
entwickelt. Ultraschall mit Frequenzen von 1 MHz oder 2 MHz wird iiber die Haut und
Weichgewebe in den kortikalen Knochen eingekoppelt (Abbildung 2-5). Die axiale Ausbreitungs-
geschwindigkeit (SOS: Speed Of Sound) des schnellsten Signals (FAS: First Arriving Signal) wird
in zwei Richtungen gemessen, um eine automatische Korrektur der durch Weichgewebe und

Wandlerneigung hervorgerufenen Artefakte zu ermdglichen [49].

11
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Sowohl in experimentellen als auch in Simulationsstudien konnte gezeigt werden, dass die
Geschwindigkeit des FAS von frakturrelevanten Parametern, z.B. der kortikalen Dicke als auch der
makroskopischen Knochenelastizitat bestimmt wird [49-52]. Der Einfluss der kortikalen Dicke
Ct.Wi wird durch eine Anderung der Ausbreitungsart verursacht. Fiir groBe Dicken (d.h. Ct. Wi/\ >
0,5) wird das FAS durch Kompressionswellen gebildet, wéihrend fiir kleine Dicken (Ct. Wi/k < 0,25)
das FAS durch eine Plattenschwingung (der so genannten symmetrischen Lambwelle Sj) verursacht
wird. Im Ubergangsbereich beobachtet man ein durch Uberlagerung der beiden Ausbreitungsmodi
gebildetes Signal, wobei die gemessene Geschwindigkeit des FAS einen kontinuierlichen,
nichtlinearen Anstieg vom Wert des S)-Modus (~ 3650 m/s) zum Wert des Kompressionsmodus
(~ 4000 m/s) beschreibt [S0]. Am humanen distalen Radius variiert Cz. Wi typischerweise zwischen
I mm und 3,5 mm [52, 53]. Bei einer Frequenz von 1 MHz ist die Wellenlénge in Knochen ca.
4 mm. Demzufolge ist bei dieser Frequenz SOS nur fiir relativ groBe Dicken (Cz. Wi > 2 mm) von
der Dicke unabhingig. Bei 2 MHz (A ~2mm) hingegen sollte SOS primér von den effektiven
elastischen Eigenschaften des kortikalen Knochens abhingen.

Theoretisch hingen die Ausbreitungsgeschwindigkeiten von Sy)-Wellen und Kompressionswellen

(P-Wellen) von den effektiven elastischen Eigenschaften des Materials ab:

SOS, = /C”_ﬁ (2-1)
Pefy

wobei pr die Massendichte und ¢33 der elastische Koeffizient in  Richtung der
Knochenldngsachse sind. p.r und cs3.5 ergeben sich aus den effektiven Verbundeigenschaften
innerhalb einer Volumenzelle, deren GroBe vergleichbar mit der Wellenldnge ist. Daraus ergibt
sich, dass in beide GroBen sowohl Variationen der Gewebemineralisierung und Elastizitdt, aber
auch der Mikrostruktur, z.B. der Porositit eingehen. Die Geschwindigkeit der S;-Welle kann
mathematisch durch die Kombination mehrerer elastischer Koeffizienten cje; eines transversal

isotropen Materials beschrieben werden [50]:

2

C . Cin i

SOS;, = [ Lx(1-——L—). (2-2)
pe./.?’ clleff XC33<7.7‘

Daraus folgt, dass die Geschwindigkeit der S)-Wellen im Gegensatz zu denen der
Kompressionswellen von der elastischen Anisotropie und insbesondere auch dem elastischen
Koeffizienten in der Richtung senkrecht zur Knochenldngsachse bestimmt wird.

Ziel der Studie 3.3 war, die relativen Beitrdge von kortikaler Mikrostruktur,
Gewebemineralisierung, und —Elastizitdt auf die mit einem klinischen Ultraschallgerit in-vivo
messbare axiale Ausbreitungsgeschwindigkeit experimentell zu iiberpriifen. Dazu wurde eine in-
vitro Studie an 10 humanen Radiusproben durchgefiihrt. Nach den axialen Transmissions-
messungen wurden Mikrostrukturparameter und Dicke des kortikalen Knochens sowie lokale

Verteilungen von Gewebemineralisierung und —Elastizitdt mit Hilfe hochauflésender SR-puCT und
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50-MHz SAM erfasst. Mit Hilfe multivariater nichtlinearer Regressionsanalysen wurde ein Modell
entwickelt, welche die gemessenen Ausbreitungsgeschwindigkeiten des FAS als Funktion von

frakturrelevanten Parametern beschreibt.

2.3 Synchrotron Radiation pComputer Tomographie (SR-pCT)

Hochauflosende Mikrocomputertomographie (uCT) erlaubt eine schnelle und zerstdrungsfreie
Erfassung der dreidimensionalen Knochenmikrostruktur. Bei den mittlerweile weit verbreiteten
uCT-Systemen wird wie bei konventionellen CT-Systemen das Bremsspektrum einer Rontgenrdhre
als Strahlungsquelle verwendet. Da die Strahlungsschwéchung sowohl vom Material als auch von
der Wellenldnge abhéngt, ist aus der bei der Messung rekonstruierten breitbandigen
Strahlungsschwichung nur bedingt auf den Mineralgehalt des Knochengewebes zu schlieen. Im
Unterschied dazu kann die an Teilchenbeschleunigern erzeugte Synchrotronstrahlung iiber
Monochromatoren auf eine einzige Wellenldnge mit ausreichender Intensitdt reduziert werden.
Dies erlaubt iiber die Messung der Schwichung die eindeutige dreidimensionale Rekonstruktion

der Mineralisierungsverteilung (DMB: Degree of Mineralization of Bone).

Abbildung 2-6 3D Rekonstruktionen von SR-uCT Daten eines humanen Radiussegments (a) und

middiaphysdrer Femursegmente einer Maus (b).

Hochlésende SR-pCT Messungen wurden am European Synchrotron Radiation Facility (ESRF,
Grenobel, Frankreich) durchgefiihrt. Mit dem an Beamline ID19 entwickelten SR-uCT System
konnen dreidimensionale CT-Datensdtze mit VoxelgroBen zwischen 15 pum und 0.28 um
rekonstruiert werden [54]. Fiir die Untersuchungen an humanen Radiusproben in 3.3 - 3.6 und 3.12,
sowie Maiusefemora 3.11 wurde eine VoxelgroBe von 4.91 um gewdhlt. Die einzelnen
Schwichungsbilder mit einem Sichtfeld von 10 x 10 mm® wurden mit einem CCD Detektor
(2048 x 2048 Pixel) digitalisiert. Die Akquisitionszeit fiir eine Aufnahme betrug 2 sec. Insgesamt
wurden 900 Ausnahmen aus unterschiedlichen Raumrichtungen (0.4° Abstand) fiir die
tomographische Rekonstruktion akquiriert (Abbildung 2-6). In Abhéngigkeit von der verwendeten
Strahlungsenergie entspricht der gemessene Voxel-Grauwert dem relativen Anteil an

Hydroxylapatitkristallen in dem Volumenelement [55].
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Aus den Volumendatensidtzen wurden zweidimensionale DMB-Verteilungsbilder von den
Oberflichen extrahiert, die vorher akustisch untersucht worden sind. Die Ziele dieser
Untersuchungen bestanden darin,

o die Genauigkeit der Ableitung von Mikrostrukturparametern aus SAM-Messungen zu
validieren (3.3, 3.5, 3.11),

e den Einfluss der Gewebemineralisierung auf die Massendichte zu kliren (3.6),

e die Gewebeelastizitit durch die unabhidngige und lokal aufgeldste Bestimmung von
Massendichte und akustischer Impedanz zu bestimmen (3.6),

e den Einfluss von Komposition (Mineralisierung), Gewebeelastizitit (c3;) Mikrostruktur
(Anzahl, GréBe und lokaler Verteilung von Havers-Kanélen) und Makrostruktur (Dicke
des kortikalen Knochens) auf die in-vitro gemessene axiale Ultraschallausbreitungs-
geschwindigkeit zu bestimmen (3.3),

e den Finfluss genetischer Variationen auf den elastischen Knochenphinotyp zu

untersuchen (3.11).

2.4 2D - Raman Spektroskopie

Durch Spektroskopie inelastisch gestreuter optischer Wellen lassen sich Komposition und
Konstitution anorganischer und organischer Bestandteile des mineralisierten Knochens separat und
zerstorungsfrei untersuchen. Eine Vielzahl von Studien sind mit optischen Wellenldngen im
Infrarotbereich durchgefiihrt worden. Das ortliche Auflosungsvermdgen ist durch die verwendete
Optik und die Wellenldnge auf 10 bis 20 pm begrenzt [56]. Raman-Spektroskopie kann mit
Wellenlédngen im roten bzw. nah-infraroten Bereich arbeiten. Das mit kommerziellen Systemen
erreichte Aufldsungsvermogen liegt im Mikrometerbereich. Somit ldsst sich im kortikalen Knochen
eine Strukturauflosung bis in den lamelldren Bereich erzielen. Durch die ortlich aufgeldste
Erfassung von Raman-Spektren und deren Auswertung mit Hilfe von multivariaten statistischen
Verfahren konnten kleine lokale Schwankungen der chemischen Komposition innerhalb einzelner
Osteone nachgewiesen werden [56, 57]. Timlin et al. [58] haben z.B. Phosphat- und
Monohydrogenphosphat-Gradienten in trabekuldrem, aber nicht in kortikalem Knochen
nachweisen konnen.  Von Akkus et al. [59] sind altersabhingige Verdnderungen der
Kollagen/Mineral- und Karbonat/Phosphat-Verhéltnisse in sekunddren Osteonen beschrieben
worden.  AuBlerdem konnte gezeigt werden, dass mechanische Deformationen und durch
Ermiidungsmikrofrakturen ultrastrukturelle Verdnderungen verursachen, die sich in Verdnderungen
von Form, Position und Amplituden der Amid-I und Phosphat-v, Banden im Raman Spektrum

widerspiegeln [60, 61].
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Abbildung 2-7 In humanem kortikalen Knochen detektierte Raman-Banden (a). Die rot markierten Banden
wurden zur Darstellung der relativen értlichen Verteilung von Mineral (b) und Kollagen (c) verwendet. Die

Raman-Verteilungsbilder wurden hochauflésenden (911 MHz) Impedanzbildern tiberlagert.

In den vorliegenden Untersuchungen wurde ein LABRAM Mikrospektrometer (Jobin Yvon
GmbH, Miinchen, Germany) mit Helium-Neon Laseranregung (632 nm) verwendet. Die durch die
optische Fokussierung (Olympus BX40, Apertur: 0,9) erreichte laterale Ortsauflosung lag bei ca.
1 um und die Fokustiefe betrug 1.6 um. Ein Autofokus System (PIFOC, Physik Instrumente) stellte
eine definierte Defokussierung von 1 um unterhalb der Probenoberfliche fiir alle Messungen
sicher. Durch ein Mikropositioniersystem konnten Messfelder mit einer Abmessung von ca.
20 x 65 wm mit einem Inkrement von 1 pm vermessen werden. Die Phosphat-v; (961 ¢cm™) und
Amid-I (1665 cm™) Banden wurden als Indikatoren fiir die relativen Mineral- und Kollagen-
konzentrationen verwendet [56]. Die hochaufgelosten Verteilungsbilder wurden in 3.8 mit
akustischen Impedanzbildern kombiniert (siche Abbildung 2-7), um den Einfluss der Gewebe-
komposition auf die resultierenden anisotropen elastischen Eigenschaften einzelner Osteonen-

lamellen zu untersuchen.

2.5 Nanoindentation

Die von Oliver und Pharr [62] entwickelte Nanoindentation ist momentan die am weitesten
verbreitete mikromechanische Messmethode. Dabei wird das klassische Prinzip angewendet, mit
Hilfe eines harten Stempels das zu untersuchende Material zu deformieren und die dafiir
notwendige Kraft zu messen. Als Stempelgeometrie haben sich pyramidenformige Diamantspitzen
(sogenannte Berkovich-Indenter) etabliert. Obwohl die Indentation destruktiv ist, kann aus dem
linearen Bereich der Kraft-Deformationskurve unter bestimmten Annahmen der Elastizitdtsmodul
(Young-Modul) abgeleitet werden. Die Tiefe der Eindriicke liegt typischerweise im
Submikrometerbereich (einige 100 nm). In Abhéngigkeit von Eindruckkraft und der Hérte des
untersuchten Materials ergibt sich eine Indentationsfliche, die fiir Knochen zwischen 1 und < 100

pum? betragen kann.
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Die Nanoindentations-Messungen wurden am Fachbereich Physik der Martin-Luther Universitét
Halle-Wittenberg mit einem Nano Indenter® II (MTS Systems Corp., Oak Ridge, TN)
durchgefiihrt. Die mechanische Hérte Hyr und der elastische Indentationsmodul E;r wurden nach
ISO Norm 14577 bestimmt. Fiir die Ableitung von E;r wurde das Material als isotrop mit einer

Querkontraktionszahl v= 0,3 angenommen.

2.6 Numerische Deformationsanalysen mit SAM-Eingangsdaten

Die experimentelle Bestimmung elastischer Parameter von Knochen ist aufgrund dessen
komplexer, hierarchisch geordneter Struktur, aber auch durch die limitierten Messmethoden nur
bedingt moglich. Mit numerischen Finite-Elemente (FE) Deformationsanalysen lassen sich
hingegen quasi beliebige Deformationsszenarien realisieren und Dehnungs-, bzw.
Spannungszustdnde im gesamten Untersuchungsvolumen bestimmen.

Mit kontinuumsmechanischen Methoden wird jeder Materialpunkt eines makroskopischen
Materials als ein Volumen beschrieben, welches mit einem homogenen Material gefiillt ist. Aus
mathematischer Sicht ist dieses Volumen unendlich klein. Dennoch hat dieses mesoskopische
Volumen eine endliche (finite) mikroskopische Dimension und eine Mikrostruktur.  Die
mechanischen Eigenschaften der mesoskopischen Volumenelemente bestimmen maligeblich das
makroskopische mechanische Verhalten des Materials. In homogenen Materialien sind die
mesoskopischen Materialeigenschaften an jeder Stelle gleich. Daraus ergibt sich, dass die
makroskopischen und mesoskopischen Materialeigenschaften identisch sind.  Heterogene
Materialien, wie z.B. Knochen, lassen sich durch Volumenelemente mit variablen
Materialeigenschaften beschreiben, wobei der minimale Abstand zwischen zwei Punkten mit
unterschiedlichen Eigenschaften groBer als die Dimension des Volumenelements sein sollte. Unter
diesen Umsténden lassen sich die makroskopischen Eigenschaften numerisch durch rdumliche
Anordnung der mesoskopischen Volumenelemente beschreiben.

In der Studie 3.12 wird ein neues Konzept beschrieben, um den mesoskopischen elastischen
Tensor von kortikalem Knochen (Volumen: 1 mm?) durch mikroskopische elastische Bilder zu
bestimmen. Die Daten wurden durch zweidimensionale 50-MHz SAM-Messungen an humanen
Radiusquerschnitten mit einem Ortlichen Auflésungsvermdgen von 23 um gewonnen (siche 3.3).
Die akustischen Impedanzwerte konnten mit der in 3.6 gefundenen Korrelation zum elastischen
Koeffizienten c;; direkt als Eingangswerte fiir ein isotropes FE-Modell verwendet werden. Dariiber
hinaus wurde aus den lokal bestimmten c;; Werten der transversal isotrope Elastizititstensor mit
Hilfe eines von Hellmich et al. [63, 64] vorgeschlagenen mikromechanischen Modells abgeschétzt.
Letzteres beschreibt den elastischen Tensor als Funktion der relativen Volumenanteile von

Kollagen (f..;), Hydroxylapatit (fz4) und Wasser (f,,):
Coy (505X, X35 foors o fra) - (2-3)
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In (3.6) wurde gezeigt, dass die einzelnen Volumenanteile in einer direkten Beziehung

zueinander stehen:

Sl 036+0.084 exp(6.7f,). (2-4)

w

Mit (2-3) und (2-4) wurden aus den gemessen Impedanzwerten c;;, f4 und letztlich der elastische

Tensor Cy, fiir jedes Volumenelement abgeschitzt. Um den mesoskopischen elastischen Tensor zu

bestimmen, wurde

ein FE-Netz generiert (1 x 1 mm) und jedem Knotenpunkt des Netzes ein gemessener
Impedanzwert zugeordnet (Abbildung 2-8),

den mit Poren (Havers-Kanélen) besetzten Netzpunkten ein fester isotroper Tensor Cj;
zugewiesen,

den mit mineralisierter Gewebematrix besetzten Netzpunkten ein durch den
Impedanzwert bestimmter isotroper oder transversal isotroper Tensor zugewiesen,

durch definiertes Aufbringen von Kompressions- und Scherspannungen der
homogenisierte anisotrope elastische Tensor berechnet,

durch Tensorrotation der ,,am néchsten“ liegende Tensor mit hexagonaler (transversal

isotroper) Symmetrie abgeschétzt.

Die Analyse wurde an 58 einzelnen Volumenelementen durchgefiihrt. Der Einfluss von

mikroskopischer Gewebeanisotropie und  mechanischen FEigenschaften der mit Flissigkeit

gefiillten Poren (Havers-Kandle) auf die mesoskopischen anisotropen elastischen Eigenschaften

wurde untersucht und mit experimentellen Daten verglichen.

Abbildung 2-8 Ein typisches Volumenelement vor (links) und nach (mitte) Segmentierung der Poren. Die

Poren sind schwarz dargestellt. Die Grauwerte im mineralisierten Knochengewebe entsprechen einer

variablen akustischen Impedanz bzw. elastischem Koeffizienten c;;. Darstellung des Elastizitdtsmoduls nach

Projektion und Konditionierung der Messdaten in ein FE-Netz (rechts). Aus [65].
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4 DISKUSSION

4.1 Ableitung von Struktur und Gewebeelastizitit der Makro-, Meso- und Mikrostruktur
mit Hilfe akustischer Mikroskopie

Aufgrund der ausgepriagten Heterogenitét der kortikalen Knochenstruktur sind ein hohes ortliches
Diskriminierungsvermogen und die Moglichkeit der flichenhaften Ableitung von Eigenschaften fiir
Untersuchungen am Knochen essentiell. In 3.13 wurde gezeigt, dass sich die in Abschnitt 2.1
vorgestellten Methoden zur Bestimmung von Schallgeschwindigkeiten aufgrund der notwendigen
Defokussierung nicht oder nur sehr bedingt fiir die Anwendung am Knochen eignen. Fiir ein
beliebiges Schallfeld ist der Schallfelddurchmesser im Fokus minimal. Die Ableitung der
akustischen Impedanz aus der konfokalen Reflexionsamplitude ermoglicht somit fiir ein gegebenes
Setup, d.h. durch das von einem bestimmten Wandler erzeugte Schallfeld, prinzipiell das optimale
laterale Auflosungsvermdgen.

In 3.2 und 3.13 wurden die Abhéngigkeit von Ultraschallfrequenz und Schallfeldfokussierung
auf die Ableitung von Strukturparametern und akustischer Impedanz an humanen kortikalen
Knochenschnitten im Frequenzbereich von 25 MHz bis 1.2 GHz untersucht. Elastische
Anisotropie des Gewebes konnte bei allen verwendeten Frequenzen festgestellt werden. Eine
eindeutige Separation der Havers-Kandle vom mineralisierten Gewebe war jedoch bei niedrigen
Frequenzen (<30 MHz) und schwacher Fokussierung nicht moglich, was zu einer signifikanten
Reduzierung der gemessenen Impedanz und Fehlern bei der Abschédtzung von Strukturparametern
fiihrte. Dieser Fehler war von Grdofle, Dichte und Verteilung der Kanile abhingig. Die
Verwendung hoch fokussierender Wandler erlaubte schon bei relativ geringen Frequenzen
(~50 MHz) eine robuste Separierung von Havers-Kandlen und Gewebe.  Aufgrund des
Schallfelddurchmessers von 23 um bei dem verwendeten 50-MHz Schallwandler kam es jedoch an
den Strukturgrenzen zu einer rdumlichen Tiefpassfilterung, die bei der Auswertung beriicksichtigt
werden musste. Ein entsprechender adaptiver Segmentierungsalgorithmus zur Minimierung dieses
Artefaktes wurde in 3.7 beschrieben.

Aufgrund der Wellenlidnge ist im Bereich bis 100 MHz eine Detektierung der Osteozytenlakunen
nicht moglich. Ab einer Mittenfrequenz von 180 MHz konnten diese detektiert und durch spezielle
Segmentierungsverfahren von der Gewebematrix separiert werden (siche 3.4). Die im akustischen
Bild dargestellten Lakunen erscheinen jedoch durch den Schallfelddurchmesser von ca. 8 um
wesentlich grofer als in der Realitit. Fiir eine exakte Darstellung dieser kleinen Strukturen eignen
sich Frequenzen im GHz-Bereich (siehe 3.1, 3.7, und 3.13).

Der bemerkenswerteste Unterschied zwischen Messungen im 50-200 MHz Bereich und
Messungen ab 400 MHz besteht in der Abbildung der mineralisierten Kollagenmatrix (siche
Abbildung 2-4). Wiéhrend die Matrix im unteren Frequenzbereich als heterogen, aber innerhalb

einzelner Osteone bzw. separater Bereiche interstitiellen Gewebes homogen dargestellt wird,
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erkennt man bei hoheren Frequenzen eine deutlich ausgeprdgte lamelldre Struktur. Die
Interpretation dieses periodischen Bildkontrastes ist seit langer Zeit Anlass fiir Spekulationen tiber
die elastische Mikrostruktur lamelldren Knochens. Durch den Vergleich mit hochauflésenden und
ortlich iiberlagerten Messungen der Gewebemineralisierung in (3.4) und (3.7), sowie der
Kombination mit mikromechanischen Messungen (3.7) und der Entwicklung eines
knochenspezifischen Verbundmodells (3.6) konnten die Bezichungen zwischen Gewebe-
mineralisierung, Struktur und den mit Hilfe akustischer Mikroskopie gemessenen elastischen

Eigenschaften geklért werden.
4.2 Beziehungen zwischen Gewebemineralisierung und Elastizitat

4.2.1 Mikroskopische (lamellire) Ebene

Durch die Kombination von Verteilungsbildern der akustischen Impedanz und der
Gewebemineralisierung mit mikroskopischer Auflosung konnte gezeigt werden, dass das
charakteristische lamelldre Muster innerhalb eines Osteons (Abbildung 2-4) nicht durch eine
Variation der Mineralisierung benachbarter Kollagenfibrillen, sondern vielmehr durch deren
elastische Anisotropie hervorgerufen wird.

Des Weiteren wurden in dieser Studie die akustische Impedanz und der mikromechanisch (durch
Nanoindentation) gemessene Elastizitdtsmodul E;r mit vergleichbarer oOrtlicher Aufldsung
gemessen. FEine lineare Regressionsanalyse ergab zwar einen signifikanten Zusammenhang
zwischen den beiden Parametern, der Regressionskoeffizient (R?=0,61) deutete jedoch auf eine
eher moderate Abhéngigkeit. Neben den bei beiden Methoden auftretenden Messunsicherheiten
und Artefakten bei der ortlichen Uberlagerung der Messwerte ist zu vermuten, dass ein
betrachtlicher Anteil der nicht durch das Regressionsmodell erklarten Varianz durch die fiir die
Ableitung des Elastizititsmoduls gemachten Annahmen hervorgerufen wurde. Die Beziehung
zwischen elastischem Koeffizienten und Elastizitdtsmodul in der x; Symmetrierichtung ist

exemplarisch fiir ein orthotropes Material in Gleichung (3-1) gezeigt:

1 l-v,-2
g =l i) G-1)
Vi

wobei vj; die anisotropen Querkontraktionszahlen sind. Wie in (3.7) theoretisch gezeigt wurde,
korreliert die akustische Impedanz mit dem elastischen Koeffizienten c;, wobei i die Orientierung
der elastischen Symmetrieachse ist.  Ist die Schallstrahlachse nicht parallel zu einer
Symmetrieachse, so erhdlt man den Koeffizienten durch entsprechende Tensorrotation. Fiir die
Ableitung des Elastizitdtsmoduls miissen sowohl fiir die akustische als auch fiir die
Nanoindentationsmessung die Querkontraktionszahlen bekannt sein.  Da letztere bisher
experimentell nicht bestimmt werden konnten, wird in der Regel eine konstante, isotrope Quer-
kontraktionszahl von v= 0,3 angenommen, was fiir die Nanoindentationsmessung zu einem Fehler
von <10 % bei der Ableitung von E;; filhren kann [66, 67]. Aus Gleichung (3-1) folgt, dass
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experimentell eine perfekte Korrelation zwischen akustischer Impedanz nur bei konstanten
Querkontraktionszahlen erwartet werden kann, was biomechanisch jedoch nicht sehr
wahrscheinlich und durch neue Untersuchungen wiederlegt ist [68].

Die Ergebnisse unterstiitzen das von Giraud-Guille [69, 70] beschriebene ,twisted plywood*
Modell, welches aufgrund von Selbstorganisationsmechanismen dicht gepackter Makromolekiile
zu einer reguldren Ordnungsstruktur fiihrt, in dem benachbarte Kollagenfibrillen entweder parallel
oder in einem relativ konstantem Winkel von ca. 30° verdreht zueinander stehen. In Anlehnung an
das Modell wird eine lamelldre Einheit aus 6 aufeinander folgenden Schichten mit sukzessiver
Verkippung gebildet (Abbildung 1-1b), wobei die Dicke der einzelnen Schichten variabel ist
(,;,asymmetric twisted plywood”). Da die einzelnen Kollagenfibrillen aufgrund des geordneten
Einbaus von Hydroxylapatitkristallen transversal isotrope Eigenschaften aufweisen, reprasentieren
die mit hochauflésenden akustischen Messungen sichtbaren alternierenden Impedanzwerte die in
verschiedenen Richtungen gemessenen anisotropen Eigenschaften transversal isotroper
Kollagenfibrillen (siehe 3.13). Durch Kombination mit mikromechanischen Deformationsanalysen
konnen so die resultierenden Verbundeigenschaften auf der nichsthoheren (mesoskopischen)

Gewebeebene realistisch modelliert werden [24].

4.2.2 Mesoskopische (Gewebe-) Ebene

200-MHz Impedanzverteilungsbilder humaner Knochenschnitte wurden mit hochauflésenden
SR-uCT Mineralisierungsbildern iiberlagert, um ortsaufgeldst den elastischen Koeffizienten c;;
abzuleiten (3.4). Dazu war die Entwicklung eines Kompositmodells notwendig, welches die
Abhéngigkeit der Massendichte o vom Mineralisierungswert DMB erklirt (3.6). Mit dem Modell
konnte gezeigt werden, dass die Massendichte sehr gut den Volumenanteil der Mineralphase

(représentiert durch den gemessenen DMB Wert) korreliert (R? = 0,999):
D =1.12gcem™ +0.73- DMB —0.033cm” g™ - DMB* , (3-2)

Die Giiltigkeit des Modells konnte anhand eines Vergleichs mit Literaturdaten verschiedener
mineralisierter Gewebe, die einen weiten Bereich unterschiedlicher Mineralisierungsgrade
aufwiesen, verifiziert werden.

Der abgeleitete elastische Koeffizient c;; korrelierte wesentlich stirker mit der akustischen
Impedanz (R? = 0.996) als mit der Massendichte (R? =0,310). Daraus folgt, dass c;; direkt aus der
akustischen Messung abgeleitet werden kann (Abbildung 4-1):

¢y, =1.31+0.075Z +0.502* . (3-3)
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60

caz [GPa]

Abbildung 4-1 Ein aus einer 200-MHz Messung abgeleitetes Verteilungsbild des elastischen Koeffizienten

c33. Die Messung zeigt einen Ausschnitt eines nativ gemessenen humanen Radiusquerschnitts.

Das in Abbildung 4-1 dargestellte c;;3-Verteilungsbild reprasentiert pro Bildpunkt nur einen von
fiinf elastischen Koeffizienten, die zur korrekten Beschreibung des mechanischen Verhaltens
notwendig sind. Eine experimentelle lokal aufgeldste Erfassung aller Koeffizienten ist mit keiner
der derzeit verfiigbaren Methoden moglich. Um dennoch eine Abschitzung iiber die elastische
Anisotropie zu machen, wurden in der Vergangenheit oft Proben mit verschiedenen
Schnittorientierungen untersucht [33, 35, 71-75]. Dieser Ansatz birgt jedoch eine Vielzahl von
Limitationen. Neben dem erheblichen Messaufwand kann prinzipiell nur eine begrenzte Anzahl
von Schnittwinkeln untersucht werden, die zudem nicht aus dem gleichen Probenareal stammen.
Um verlésslichere Informationen aus mdglichst kleinen Untersuchungsvolumen zu erhalten, wurde
eine spezielle Messmethode entwickelt, bei der die Oberfliche von Knochenstanzzylindern
(Durchmesser: 4,4 mm) mit einer Frequenz von 50 MHz abgetastet wird (3.7).

Fiir Messwinkel, die parallel zu den elastischen Symmetrieachsen verlaufen, ist die gemessene
Impedanz proportional zum entsprechenden elastischen Koeffizienten, d.h. in longitudinaler (x;)-
Richtung: Z; ~ ¢33, und in radialer (x;) bzw. tangentialer (x,)-Richtung: Z; ~ ¢;; und Z ~ c¢,. Fiir
osteonales Gewebe (ohne Havers-Kanile) gibt es im Gegensatz zu den dulleren und inneren
Generallamellen aufgrund der Rotation der Lamellen um die Kanalachse keine
Vorzugsorientierung in x; und x, Richtung, so dass man transversal isotrope Eigenschaften mit
(c;1 =c2; < c33) annehmen kann. Theoretisch konnte gezeigt werden, dass die bei der Rotation der
Probe gemessene winkelabhéngige Impedanz auch fiir beliebige Winkel mit entsprechenden durch
Tensorrotation gewonnenen elastischen Koeffizienten korreliert. Anders als die elastische
Deformation bei einer Kompression parallel zu einer Symmetrieachse wird eine Deformation in

beliebiger Richtung in der Regel durch mehrere elastische Koeffizienten bestimmt. Fiir ein
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transversal isotropes Material ergibt sich der ,.scheinbare* elastische Koeffizient c(6) bei Anderung

der Belastungsrichtung um den Winkel #von der x; Richtung in die x;x, Ebene:
c(0) = c;; o8’ O +2(c,, +2¢,,)sin* @cos” G+ ¢, sin* 0. (3-3)

Aus (3-3) folgt, dass der winkelabhingige Impedanzverlauf auch durch die Koeffizienten ¢;; und
cy4s bestimmt wird. Durch zusétzliche kontinuumsmikromechanische Modellrestriktionen fiir die
kortikale Mikrostruktur [63] konnten erstmals experimentell alle 5 Koeffizienten des transversal
isotropen elastischen Tensors (siehe Gleichung 1-2) des Knochengewebes innerhalb kleiner
Knochenstanzbiopsien und zusétzlich mikrostrukturelle Parameter abgeschitzt werden.

Die mesoskopischen Eigenschaften des kortikalen Knochens ergeben sich aus den heterogenen
und anisotropen elastischen Eigenschaften der mineralisierten Gewebematrix und der durch
Kavititen gebildeten pordsen Mikrostruktur (siche Abbildung 4-1). Diese wurden in 3.12 mit Hilfe

eines numerischen Deformationsmodells bestimmt.

4.3 Einfluss frakturrelevanter Knocheneigenschaften auf die axiale Ultraschall-

transmission

In 3.3 wurden die Einflisse von Gewebemineralisierung und —elastizitit sowie
Strukturparametern (Kortikalisdicke, Anzahl, Grofe und Verteilung von Havers-Kanédlen) auf die
axiale Ausbreitungsgeschwindigkeit bei 1 und 2 MHz am humanen Radius in vifro untersucht. Wie
in einer vorausgegangenen numerischen Untersuchung vorhergesagt [50], gab es einen
nichtlinearen Zusammenhang zwischen der Geschwindigkeit des ,,First Arriving Signal” (SOSr4s)
und dem Verhiltnis von Kortikalisdicke zur Wellenlinge aufgrund des Ubergangs von einer
Kompressionswellenausbreitung (bei groBen Dicken) zu einer Sy-Plattenschwingung (bei kleinen
Dicken). AuBBerdem waren insbesondere die Material- und Struktureigenschaften in Periostnihe fiir
die gemessene Geschwindigkeit des FAS verantwortlich. Signifikante lineare multivariate
Regressionsmodelle (R? = 065 - 0.84) wurden fiir Kombinationen von Kortikalisdicke und Porositét
mit akustischer Impedanz, aber nicht mit DMB gefunden. Ein nichtlineares Modell wurde
entwickelt, mit dem SOSg4s als Funktion der oben genannten Parameter beschrieben wird.
Bemerkenswert ist, dass die akustische Impedanz des Gewebes den stirksten Einfluss auf die
Varianz von SOSr,s hatte. Nach Kompensation der Einfliisse von Porositit und der nichtlinearen
Abhéngigkeit von der Kortikalisdicke konnten 70 % der verbleibenden Varianz von SOSr,s durch
Schwankungen der akustischen Impedanz (d.h. der Gewebelastizitit) erklart werden.

Wie in 2.2 gezeigt, wird die Kompressionswellenausbreitung durch den mesoskopischen
elastischen Koeffizienten c;3;.5 bestimmt. Die Geschwindigkeit der S;-Welle héngt nach Gleichung
(2-2) von mehreren elastischen Koeffizienten ab. Diese Koeffizienten lassen sich wiederum durch
Kenntnis der mikroskopischen heterogenen, anisotropen Matrixelastizitit und der pordsen
Mikrostruktur durch numerische Homogenisierungsmodelle abschétzen (sieche 3.12). In einer

weiteren Studie (3.4) wurden deshalb systematisch die regionale Verteilung und Anisotropie der
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akustischen Impedanz und verschiedener Mikrostrukturparameter im Radius untersucht. Diese
Daten bilden momentan die Basis fiir eine Verbesserung der bereits mit hochauflosenden SR-uCT

Datensitzen realisierten Schallausbreitungssimulationsstudien [76].

4.4 Einfluss von Struktur und Gewebeelastizitit auf die Frakturresistenz nach Kallus-

distraktion

In einer tierexperimentellen Studie wurde an 26 Merino-Schafen eine middiaphysire
Kallusdistraktion der Tibia durchgefiihrt. Untersucht wurde der Erfolg verschiedener
Therapiestrategien nach inhibierter Kallusbildung und Distraktion durch ein externes
Fixateursystem. Die Folgenden Therapiestrategien wurden randomisiert in 4 Untersuchungs-
gruppen appliziert:

A — Implantation einer mit humanen IGF-I und TGF-B1 beschichteten Poly(D,L)-Laktid
(PDLLA) Membran im Zentrum der Distraktionszone,

B —unbeschichtete (PDLLA) Membran im Zentrum der Distraktionszone (Kontrolle),

C — Behandlung mit autologer Spongiosa aus dem Humeruskopf (Goldstandard),

D — Kombination von B und C.

Acht Wochen nach Abschluss der Distraktionsphase wurden die Tiere geopfert. Sowohl die
behandelten als auch die kontralateralen Tibiaschédfte wurden einem biomechanischen 4-Punkt-
Biegetest unterzogen. AnschlieBend wurden die behandelten Schéfte repositioniert und in PMMA
eingebettet. AbschlieBend wurden an eingebetteten Schnittpraparaten mit Hilfe von 50-MHz
Impedanzmessungen sowohl anisotrope elastische als auch mikro- und makrostrukturelle
Parameter des neu gebildeten Kallusgewebes und des angrenzenden kortikalen Knochens analysiert
und mit der gemessenen Frakturkraft korreliert.

Wie bereits zuvor an Kleintiermodellen gezeigt [18, 19, 77], fiihrte die lokale Applikation von
IGF-I und TGF-f1 zu einer Verbesserung der Kallusheilung. Sowohl die absoluten Impedanzwerte
als auch die Anisotropieverhédltnisse waren zum Untersuchungszeitpunkt im Kallusgewebe im
Vergleich zum benachbarten kortikalem Knochen signifikant niedriger. Insbesondere die
erniedrigte Anisotropie ldsst darauf schlieen, dass sich das neugebildete Kallusgewebe nicht nur
durch eine geringere Mineralisationsrate, sondern auch durch eine unterschiedliche Ultrastruktur
unterscheidet. Im Verlauf des Heilungsprozesses durchlduft das Gewebe eine Reihe von
Knochenneubildungs-, -resorptions- und —umbauphasen, an deren Ende kortikales Gewebe mit
charakteristischen elastischen Eigenschaften entsteht, die an die lokalen mechanischen
Bedingungen perfekt angepasst sind. Die akustische Impedanz und insbesondere das elastische
Anisotropieverhéltnis kann deshalb als ein quantitativer Indikator dafiir angesehen werden,
inwieweit das neugebildete Gewebe seine funktionale Kompetenz wiedererlangt hat.

Neben den elastischen  Materialparametern  wurden  verschiedene  Mikro- und
Makrostrukturparameter aus den hochaufgelosten Impedanzbildern abgeleitet. Mit Hilfe von

schrittweiser Regressionsanalysen konnte ein Satz von Parametern identifiziert werden, mit dem
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Diskussion

die im biomechanischen Biegeversuch ermittelte Frakturkraft mit einer wesentlich héheren
Genauigkeit beschrieben werden konnte als in fritheren Studien (R? = 0,86, p < 0.0005). Durch das
Model wurden 37,5% der Varianz der Frakturkraft durch strukturelle Parameter und
48,5 % elastische Parametervariationen erklart. Bemerkenswert war, dass einzelne Parameter zu
keinem signifikanten Modell fiihrten. Dieses Ergebnis unterstreicht die Komplexitdt von
strukturellen und elastischen Eigenschaften, welche die makroskopischen mechanischen
Eigenschaften des gesamten Organs bestimmen. So trugen nicht nur die Eigenschaften des Kallus,
sondern auch die des angrenzenden kortikalen Gewebes maBgeblich zu der resultierenden
Frakturresistenz bei. Interessanterweise war der Korrelationskoeffizient fiir die akustische
Impedanz in der transversalen Richtung negativ, was bedeutet, dass ein flexibleres kortikales
Gewebe bei einer Biegung zu einer Ableitung der aufgebrachten Spannung und damit zu einer

Reduzierung der mechanischen Spannung im Kallus fiihrt.

4.5 Elastische Knochenphinotypisierung

In 3.10 und 3.11 wurden Femurproben von 5,5-Monate alten C3H/HeJ@lco (C3H) und
C57BL/6J@Ico (B6) Maiusen mit SR-uCT und 200-MHz SAM untersucht. Die beiden
verwendeten Mausstimme weisen deutliche Unterschiede in der Mikrostruktur und der maximalen
Knochenmineraldichte auf [7, 9, 78, 79] und sollten sich daher gut eignen, um Variationen von
Knochenmineralisierung und Elastizitit auf der Gewebeebene nachzuweisen. Verteilungsbilder der
akustischen Impedanz Z und Gewebemineralisierung DMB transversaler Femurschnitte wurden
raumlich iiberlagert. Innerhalb kleiner manuell ausgewéhlter Regionen verschiedener anatomischer
Regionen (distale Epiphyse, distale Metaphyse, trabekuldrer Knochen) wurden aus den gemessenen
Z und DMB Werten Massendichte p, elastischer Koeffizient ¢;; und Elastizititsmodul E; lokal
abgeleitet und in Abhéngigkeit von anatomischer Messregion und Mausstamm verglichen.

Beide Messmethoden haben eine ausreichende Auflosung, um Strukturparameter prézise
abzuleiten. Sowohl DMB als auch Z waren in den B6-Maiusen signifikant niedriger als in C3H-
Maiusen. Die relativen DMB-Unterschiede zwischen den beiden Mausstimmen waren jedoch
wesentlich geringer (< 3,8 %) als die Impedanzunterschiede (< 13,2 %). Analog zur den
Untersuchungen am humanen Radius war auch hier der elastische Koeffizient ¢;; sehr stark mit Z
(R2=10,99) korreliert. Eine Korrelation zwischen DMB und ¢;; konnte hingegen nicht festgestellt
werden (R?=0,13).
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5 ZUSAMMENFASSUNG

Ultraschall bietet eine Vielzahl von Mdglichkeiten zur Untersuchung funktionaler elastischer
Eigenschaften von Knochengewebe. Durch Variation der Wellenlédnge tiber vier Gréfenordnungen
lasst sich das Messvolumen an die verschiedenen hierarchischen Strukturebenen anpassen.
Ableitbare akustische Parameter, wie z.B. die akustische Impedanz, Schallgeschwindigkeiten
verschiedener Wellenausbreitungsmodi und Démpfung sind mit elastischen und strukturellen
Parametern des Gewebes verkniipft. Aufgrund des hierarchischen Aufbaus von lamellirem
Knochen ergeben sich die elastischen Eigenschaften auf jeder Strukturebene aus den resultierenden
Verbundeigenschaften der jeweils tieferen Strukturebene. Die mechanische Funktion und
Frakturfestigkeit von kortikalem Knochen werden hauptsichlich durch die heterogenen elastischen
Eigenschaften des Gewebes und die pordse Mikrostruktur bestimmt.

Die Methode der hochauflosenden zweidimensionalen Abbildung der akustischen Impedanz
wurde von einem semiquantitativen Verfahren zu einem attraktiven mikromechanischen
Untersuchungsverfahren fiir mineralisierte Gewebe weiterentwickelt. Eine zuverldssige
Abschitzung der konfokalen Reflexionsamplitude unter Beriicksichtigung der Ober-
flichentopographie (Rauigkeit, lokale Neigung) und Defokussierung wurde sowohl fiir
zeitaufgeloste Messungen als auch fiir Messungen mit Amplitudendetektion erreicht. Durch eine
Anpassung der Ultraschallfrequenz an die zu untersuchende Strukturebene konnen schnell
elastische Verteilungsbilder der Mesostruktur als auch die anisotropen elastischen Eigenschaften
der lamelldren Mikrostruktur gewonnen werden. Die hochauflosende bildliche Darstellung
elastischer Parameter erlaubt dariiber hinaus die genaue Bestimmung mikrostruktureller Parameter.
Fiir anisotrope Materialien wird die akustische Impedanz durch einen Tensor Z" beschrieben.
Dessen Koeffizienten ergeben sich aus Massendichte und den Koeffizienten des elastischen
Tensors Cj. Momentan ist keine der momentan verfiigbaren experimentellen Methoden in der
Lage, das komplexe Zusammenspiel von Komposition, Struktur und den daraus resultierenden
anisotropen elastischen FEigenschaften zu erfassen. eingesetzt. Durch die Kombination mit
komplementdren Methoden (Synchrotron-uCT, Ramanspektroskopie, Nanoindentation) konnte
jedoch gezeigt werden, dass aus der in anisotropen Materialien gemessenen konfokalen
Ultraschallreflexionsamplitude direkt elastische Koeffizienten abgeleitet werden konnen.
Messungen in Richtung elastischer Symmetrieebenen (z.B. parallel und senkrecht zur
Knochenldngsachse) im kortikalen Gewebe waren hoch korreliert (R* > 0,99) mit den
korrespondierenden elastischen Koeffizienten c;; und c;;. Fiir beliebige Orientierungen ergibt sich
die Reflexionsamplitude durch entsprechende Rotation des elastischen Tensors. Aus
winkelabhédngigen Messungen der Reflexionsamplitude an kleinen Knochenstanzzylindern konnten
durch zusétzliche kontinuumsmechanische Modellannahmen alle Koeffizienten des elastischen

Tensors der Gewebematrix bestimmt werden.
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Zusammenfassung

Quantitative akustische Mikroskopie ist momentan das einzige Verfahren, mit dem die
heterogene Verteilung anisotroper elastischer Parameter schnell und zerstorungsfrei bestimmt
werden kann. Diese Daten liefern realistische Eingangsgroflen fiir numerische Deformations- oder
Schallausbreitungsanalysen [65]. Solche Modelle sind essentiell, um neue nichtinvasive
diagnostische Methoden zu entwickeln, die z.B. eine bessere Vorhersage des individuellen
Frakturrisikos oder des Therapieerfolges erlauben.

Die Untersuchung anisotroper elastischer Eigenschaften auf der lamellaren Ebene mit Ultraschall
im GHz-Bereich kann zudem neue Erkenntnisse iiber den natiirlichen Knochenumbau, z.B.
wihrend der Frakturheilung, oder im Verlauf von pathologischen Verdnderungen, natiirlicher
Alterung und Anpassung an verdnderte Lastverhéltnisse an Knochen-Implantatgrenzen nach
endoprothetischen Therapien liefern.

Das Potential der kombinierten Erfassung von Struktur- und Elastizitdtsparametern wurde in
verschiedenen Studien gezeigt. In der in 3.3 vorgestellten in-vitro Studie wurden die zuvor
theoretisch postulierten Einfliisse von Struktur, Gewebemineralisierung und —elastizitét auf die bei
der diagnostisch (in vivo) eingesetzten axialen Ultraschalltransmisson abgeleitete Geschwindigkeit
des ,First Arriving Signals*“ am humanen Radius experimentell bestdtigt. Dariiber hinaus konnte
basierend auf den SAM-Daten ein neues Modell entwickelt werden, welches FAS als nichtlineare
Funktion der frakturbestimmenden Parameter, Porositét, kortikaler Dicke und Gewebeimpedanz
beschreibt. Die Erkenntnisse iiber die nichtlineare Dispersionsbeziehung zwischen FAS und
kortikaler Dicke bilden momentan die Basis fiir die Entwicklung neuer Multi-Frequenz Systeme,
mit denen in Zukunft die kortikale Dicke separat von Porositdt und Elastizitit abgeleitet werden
soll.

Hochaufgeloste mikroelastische Impedanzbilder bieten insbesondere fiir die Untersuchung von
De- und Regeneration, Pathologien, und des Erfolgs neuer Therapickonzepte an Tiermodellen
bisher nicht mogliche neue Einblicke. So konnte z.B. gezeigt werden, dass die kombinierte
Erfassung von  Mikrostruktur und anisotropen elastischen Parametern in einem
Kallusdistraktionsmodell die zur Fraktur fiihrende Kraft mit einer sehr hohen Genauigkeit
abgeschitzt werden kann. Andererseits wurde gezeigt, dass genetische Einfliisse auf den
elastischen Knochenphénotyp am Mausmodell diskriminiert werden konnen [80, 81]. Die
Sensitivitdt akustischer Mikroskopie auf elastische Gewebeverdnderungen in Verbindung mit der
hohen ortlichen Diskriminierung lassen in Zukunft Studien zu, welche eine Quantifizierung des
elastisch-funktionalen Verlaufs und Erfolges von pathologiespezifischen Behandlungsstrategien
auf der Gewebeebene erlauben [82].

Sowohl SAM als auch SR-uCT erfiillen die Voraussetzung, die kortikale Mikrostruktur und
heterogenen Materialeigenschaften auf der Gewebeebene bestimmen zu konnen. Wiahrend die
akustische Messung ein direktes Abbild anisotroper elastischer Eigenschaften représentiert,

erlauben mikroradiographische Verfahren eine Beurteilung der Gewebemineralisierung. Diese
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Zusammenfassung

komplementidren Materialeigenschaften liefern in Abhéngigkeit von der spezifischen Fragestellung
einzeln oder in Kombination ein komplexes Bild der Zusammenhédnge zwischen Komposition,

Struktur und resultierender mechanischer Funktion des kortikalen Knochens.

6 AUSBLICK

In den letzten Jahren haben sich quantitative Ultraschallmethoden (QUS) als viel versprechende
Alternativen zur radiologischen Erfassung der Knochenfragilitit und der Osteoporosediagnostik
etabliert. Die Moglichkeit, mit QUS zwischen gesundem und osteoporotisch verdndertem Knochen
zu unterscheiden, wurde in einer Reihe von Studien gezeigt. Die QUS-Methoden nutzen die
Eigenschaft, dass die Ultraschallausbreitung durch Knochen sowohl von den elastischen
Eigenschaften des Knochengewebes, aber auch von mikro- und makrostrukturellen Eigenschaften
abhingen, welche wiederum mafBgeblich die biomechanischen Eigenschaften des gesamten Organs
bestimmen. Wenngleich eine prognostische Gleichwertigkeit der etablierten Ultraschallverfahren
gegeniibber DEXA belegt wurde (beide Verfahren ermitteln, jeweils fiir sich betrachtet,
vergleichbare relative Risiken filir Frakturen innerhalb eines Beobachtungszeitraums von %2 bis 5 2
Jahren), verhindern eine Reihe von Faktoren bisher eine allgemeine Akzeptanz der QUS-
Methoden. Die wissenschaftliche Fundierung der Korrelation gemessener US-Signale mit
elastischen Eigenschaften stellt gegenwértig einen Schwerpunkt des Deutsch-Franzosischen
Forschungsnetzwerkes ,,Ultrasound assessment of bone strength from the tissue level to the organ
level“ dar. Neben der Fortfiihrung und Fokussierung physikalischer Grundlagen- und
krankheitsbezogenen Forschung ist eine Translation der entwickelten Methoden in die klinische
Forschung notwendig. Dazu zdhlt insbesondere die Einbindung von QUS zur Beurteilung der
Effizienz neuer therapeutischer Ansédtze zur Behandlung von Osteopathien. Hochauflésende
akustische Mikroskopie ist zur Validierung dieser Methoden, aber auch zur Beantwortung einer
Vielzahl von anderen mechanisch funktionellen Fragestellungen an verschiedenen

muskuloskelettalen Systemen (Knochen, Knorpel, Muskel, Zellen) ein wertvolles Tool.
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THESEN

1.

10.

11.

Knochen besteht aus einem hierarchisch aufgebauten, heterogenen und elastisch anisotropen

Gewebe, dessen Eigenschaften sich kontinuierlich verandern.

Der hierarchische Aufbau und die hohe Ordnungsstruktur verursachen anisotrope
(richtungsabhéngige) elastische Eigenschaften, die in jeder Organisationsebene

unterschiedlich sein konnen.

Pathologien, z.B. Osteoporose fithren zum Verlust mechanisch-funktioneller Eigenschaften bis

hin zum Organversagen (Fraktur).

Eine individuelle Erhohung des Frakturrisikos wird nicht nur durch einen Verlust von
Knochenmasse, sondern auch durch eine Vielzahl von kompositionellen und ultrastrukturellen
Veranderungen der mineralisierten Knochenmatrix verursacht, welche durch die klinisch

etablierte Knochenmineraldichtemessung nur bedingt oder nicht erfasst werden.

Akustische Mikroskopie und Synchrotron-uCT erfiillen die Voraussetzung, die kortikale
Mikrostruktur und heterogene Materialeigenschaften auf der Gewebeebene bestimmen zu

konnen.

Aufgrund der elastischen Natur tragen Schallwellen nach der Wechselwirkung mit einem

Medium Informationen iiber dessen strukturelle und elastische Eigenschaften.

Die akustische Impedanz ist direkt mit elastischen Koeffizienten verkniipft. Unter geeigneten
Bedingungen lassen sich einzelne Koeffizienten in Richtung elastischer Symmetrieebenen

abbilden bzw. alle Koeffizienten innerhalb kleiner Probenvolumen ableiten.

Durch Variation von Frequenz und Schallfeldgeometrie lassen sich Ultraschallwellen optimal

an die hierarchischen Strukturebenen anpassen.

Mit hochauflosenden quantitativen akustischen Impedanzverteilungsmessungen knnen
Mikrostrukturparameter und anisotrope elastische Parameter der Gewebematrix abgeleitet

werden.

Hochauflosende akustische Impedanzmikroskopie ist momentan das einzige zerstorungsfreie

mikroelastische bildgebende Verfahren.

Die Gewebemineralisierung bestimmt maf3geblich die Massendichte der mineralisierten

Gewebematrix.
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Thesen

12.

13.

14.

15.

16.

17.

18.

Auf lamelldarer Ebene wird das charakteristische alternierende Muster elastischer
Eigenschaften nicht durch eine Variation der Mineralisierung benachbarter Kollagenfibrillen,

sondern durch deren elastische Anisotropie hervorgerufen.

Die Korrelation zwischen Gewebemineralisierung und den elastischen Materialparametern ist

im kortikalen Knochen in der Regel gering.

Durch Kombination hochauflésender Verteilungsbilder der akustischen Impedanz mit
mikromechanischen Deformationsanalysen konnen die resultierenden Verbundeigenschaften

auf der nachsthéheren Gewebeebene realistisch modelliert werden.

Die kombinierte Erfassung von Struktureigenschaften und anisotropen elastischen
Materialparametern erlaubt eine genaue Abschétzung des makroskopischen elastischen

Materialverhaltens, z.B. der Frakturresistenz nach Kallusdistraktion.

Die mit in-vivo Systemen ableitbare Ausbreitungsgeschwindigkeit des schnellsten
Ultraschallsignals am Radius ldsst sich durch das Verhéltnis von kortikaler Dicke zur
Wellenldnge, der Porositét und der akustischen Impedanz der mineralisierten Gewebematrix

im periostnahen Bereich des kortikalen Knochens beschreiben.

Klassische biomechanische Testmethoden sind ohne zusétzliche Modellannahmen im
Gegensatz nur bedingt zur elastischen Phénotypisierung des Knochens am Kleintiermodell

geeignet.

Die Messung und rdumliche Uberlagerung komplementiirer Materialeigenschaften
(Gewebemineralisierung, anisotrope elastische Koeffizienten) liefert ein komplexes Bild der
Zusammenhinge zwischen Komposition, Struktur und resultierender mechanischer Funktion

des kortikalen Knochens.
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