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Kurzfassung

Osteoporose ist eine Knochenerkrankung, die zu einer verminderten Knochenmasse
und verschlechterter Mikroarchitektur und damit zu einem erhohten Frakturrisiko fiihrt.
Hauptsachlich Frauen ab der Menopause sind betroffen (primére Osteoporose), aber
auch andere Grunderkrankungen wie Diabetes oder Medikamentengabe (z.B. Steroi-
de) konnen eine sogenannte sekundare Osteoporose induzieren. Das Standardverfahren
zur Diagnose und Therapiekontrolle ist die Duale Rontgenabsortiometrie DXA (Dual X-
Ray Absorptometry), welches jedoch lediglich die Knochenmineralflichendichte misst
und qualitative Aspekte wie die Knochenstruktur (Porositit, Dicke) und Elastizitat nicht
berticksichtigt. So werden bei Diagnosestellung mittels DXA ca. 60 % aller Patienten mit
erhohtem Frakturrisiko nicht als osteoporotisch eingestuft. Ultraschall als mechanische
Welle hingegen wird durch die mechanischen Eigenschaften des Wellenleiters beein-
flusst. Die Eignung von quantitativen Ultraschallgerdten zur Bestimmung des osteoporo-
tischen Frakturrisikos wird seit Jahren wissenschaftlich untersucht, wobei in letzter Zeit
der Fokus auf den Messungen von langen Rohrenknochen wie dem Schienbein (Tibia)
oder dem Unterarmknochen (Radius) liegt. In dieser Arbeit wird die Entwicklung eines
Ultraschallsensors zur Messung von kortikaler Porositit an der Tibia beschrieben und es
werden Ergebnisse von ersten Studien an Phantomen und humanen, ex vivo untersuch-
ten Knochen vorgestellt.

Der kortikale Knochen an der Tibia ist transvers isotrop, d.h. dass der Elasitizitdtskoeffi-
zient entlang der Knochenachse maximal ist und die Elastizitdtskoeffizienten senkrecht
zur Achse minimal sind. Dazwischen folgt der Verlauf der Elastizitét einer Kosinuskurve.
Die Porositit beeinflusst diese Elastizitdtskoefhizienten unterschiedlich: in Richtung der
Achse wird die Elastizitit weniger stark verandert als senkrecht zur Achse. Aus diesem
Grund wurde ein Ultraschallsensor entwickelt, der die Schallgeschwindigkeit des Kno-
chens nicht nur entlang der Knochenachse misst (wie in bisherigen Gerdten), sondern
zusatzlich eine Schallgeschwindigkeit mit einem Winkel von ca. 38 ° zur Knochenach-
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se. Beide Schallgeschwindigkeiten zusammen sollen eine Aussage {iber die Porositit un-
abhingig von dem Grad der Mineralisierung liefern, so die Annahme.

Das Sensordesign beinhaltet je sechs Sender und Empfanger, welche in einem 3x4 Raster
angeordnet sind (Pitch in axialer Richtung 13 mm, senkrecht dazu 10 mm). Die Sender
sind in zwei Gruppen eingeteilt, dazwischen befinden sich die Empfinger. Durch diese
Anordnung ist es moglich die Schallgeschwindigkeiten in drei Pfaden parallel zur Kno-
chenachse und in zwei Pfaden mit einem Winkel von je +37,5° zur Knochenachse un-
ter Anwendung des bidirektionalen Transmissionsverfahrens zu messen. Die mensch-
liche Tibia als Messort weist einige Fehlerquellen auf, wie beispielsweise eine variable
Kriimmung der Knochenoberfliche senkrecht zur Knochenachse oder unterschiedliche
Weichteildicken. Auflerdem kann bei einer Messung eine Fehlpositionierung des Sen-
sors ebenfalls Fehler induzieren. Die Eignung des Sensordesigns zur Bestimmung der
Schallgeschwindigkeiten mit einem akzeptablen Fehler (< 10 /s) unter Berticksichtigung
dieser Fehlereinfliisse wurde anhand von geometrischen Berechnungen untersucht. Es
wurde ein Algorithmus zur Kompensation des durch die Kriimmung und unterschied-
licher Weichteildicke herbeigefiihrten Fehlers in der Bestimmung der Schallgeschwin-
digkeit in 375 °-Richtung entwickelt, welcher den Fehler deutlich um das 15-fache ver-
ringerte. Die Berechnungen zeigten die Tauglichkeit des Sensordesigns fiir die Schallge-
schwindigkeitsmessungen. Das Sensordesign wurde mit Ultraschallwandlern realisiert,
die einen Durchmesser von 5 mm und einer Mittenfrequenz von 1 MHz aufweisen. Zwi-
schen den Sender- und Empfingersektionen befinden sich Griben, um die Sender me-
chanisch von den Empfangern zu trennen. Porositdtsphantome (0-25 %) dienten einer-
seits zur Verifizierung des bisher nur in Simulationsstudien untersuchten Einflusses der
Porositdt auf die Schallgeschwindigkeiten in unterschiedliche Richtungen und anderer-
seits zur Feststellung der Eignung des Sensors, um diese Porositdt zu bestimmen. Um den
Fehlereinfluss der Kriimmung und der definierten Fehlpositionierungen auf die schrége
Schallgeschwindigkeit und den Algorithmus zur Kriimmungskorrektur zu iiberpriifen,
wurden zylindrische Phantome aus Plexiglas® mit unterschiedlichen Radien genutzt. Es
zeigte sich, dass der Sensor die Porositdt mit einem absoluten Fehler von +0,4 % (£1 SD)
vorhersagen konnte und dass der durch Kriimmung und Fehlpositionierung induzierte
Fehler bei der Abschétzung der Porositit durch den Algorithmus von 17 % auf 0,4 % re-
duziert wurde. Die Phantommessungen zeigten somit auch die Eignung des Sensors in
der Praxis.

Im nachsten Schritt wurden 36 Tibiae von weiblichen Probanden (65 bis 9o Jahre alt) mit
einer diagnostizierten Osteoporose ex vivo gemessen. Ein Mikrocomputertomograph lie-
ferte die Referenzwerte fiir die kortikale Porositét, Dicke, Mineralisierung und Kriim-
mung, welche unabhingig voneinander waren (1 < 0,2). Die Prazisionsfehler der Ultra-
schallparameter waren geringer als 18 % und kleiner als die jeweilige Variation zwischen



und innerhalb der Knochen. Die in der Literatur beschriebene Abhingigkeit der axia-
len Schallgeschwindigkeit von der Porositit und der Mineralisierung konnte bestatigt
werden. Die schriage Schallgeschwindigkeit wurde ebenfalls von Porositit und Minerali-
sierung beeinflusst, Literaturangaben gibt es fiir diesen speziellen Winkel jedoch nicht.
Der Algorithmus zur Kriimmungskorrektur sorgte einerseits fiir eine Entkopplung von
schrager Schallgeschwindigkeit und der Kriimmung der Knochenoberfliche (Korrela-
tion vorher: r* = 0,33, p < 0,0001; nachher: r* = 0,03, p = 0,027) und verbesserte an-
dererseits die Korrelationen dieser Schallgeschwindigkeit mit den Knochenparametern
Porositit und Mineralisierung um mindestens 0,25 r>-Punkte. Dieser Umstand legt nahe,
dass der Algorithmus funktioniert, weshalb fiir weitere Betrachtungen nur die korrigier-
te schriage Schallgeschwindigkeit berticksichtigt wurde. Als weitere Ultraschallparame-
ter wurden die Amplitudenddmpfung und das Frequenzverhaltnis zwischen vorderem
und hinterem Empfinger eingefiihrt. Das Frequenzverhiltnis wurde ebenfalls durch die
Porositdt beeinflusst, wohingegen die Amplitudenddmpfung anscheinend nur von der
Dicke abhidngig war. Entgegen der Annahme, dass eine Kombination der Schallgeschwin-
digkeiten in axialer und schriger Richtung zu einer besseren Bestimmung der Porositit
tithrt, waren die beiden Schallgeschwindigkeiten jeweils einzeln besser mit der Porositdt
korreliert. Dabei zeigte sich, dass die axiale Schallgeschwindigkeit eher mit der Porositit
in einem oberflichennahen Band (bis 1 mm Tiefe) und die schriage Schallgeschwindigkeit
eher mit der Porositét in der Tiefe (ab 1,5 mm Tiefe) zusammenhing. Die Pradiktion der
Porositit in dem jeweiligen Band lief? sich durch die Hinzunahme des entsprechenden
Frequenzverhiltnisses (in axialer bzw. schrager Richtung) in einem multivariaten Modell
verbessern. Im oberflichennahen Band betrug der Fehler ca. 2 Prozentpunkte bei einem
Bereich von 2-22 Prozentpunkten und im tiefer liegenden Band ca. 5 Prozentpunkte bei
einem Bereich von 5-52 Prozentpunkten. Beide Fehler normiert auf den Bereich lagen bei
11 %. Zur Bestimmung der Kortikalisdicke gingen die Amplitudendimpfungen in beiden
Richtungen hochsignifikant in das Modell ein und konnten diese mit einem Fehler von
0,5 mm (Bereich von 1-4 mm) vorhersagen (relativer Fehler von 16 %). Die Mineralisie-
rungen in den beiden Biandern hingegen korrelierten nur mit den Schallgeschwindigkei-
ten und konnte mit einem relativen Fehler von < 19 % vorhergesagt werden.

Es kann resiimiert werden, dass der Sensor prinzipiell fiir die Messung von kortikaler
Porositdt in unterschiedlichen Tiefen an der menschlichen Tibia geeignet ist und even-
tuell sogar gleichzeitig die Kortikalisdicke bestimmen kann. Dies muss jedoch noch an
einer weiteren Gruppe von Knochen iiberpriift werden. Fiir in vivo Messungen, bei de-
nen noch die tiberlagernde Weichteilschicht die Messungen beeinflusst, ist der hier vor-
gestellte Sensor im aktuellen Design aufgrund der Dimensionen der Ultraschallwand-
ler, welche in einem nichsten Prototypen verkleinert werden miissten, nicht gut geeig-
net. Die Fehler der durch Ultraschallparameter vorhergesagten Knocheneigenschaften
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lagen unter 19 % und sollten somit ausreichend genau sein, um osteoporotische, welche
eine deutlich erhohte Porositat und verringerte Kortikalisdicke aufweisen, von gesunden
Knochen zu unterscheiden. Patienten mit Diabetes Mellitus Typ 2, einer renalen Osteo-
dystrophie oder einer durch Glukokortikoidgabe induzierten Osteoporose weisen eben-
falls deutliche Verianderungen der kortikalen Mikrostruktur auf, die sich zunichst en-
dostal manifestieren. Durch die Messung der tiefer liegenden Schichten mit dem Sensor
konnten sich fiir diese Erkrankungen neue diagnostische Moglichkeiten ergeben.
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Kapitel 1 | Einleitung

1.1 Motivation

Der medizinische Fortschritt in den Industrienationen fiithrt zu einem Anstieg der Le-
benserwartung und somit zu einer alternden Gesellschaft, in der Alterskrankheiten wie
u. a. Osteoporose zunehmend relevant werden. Osteoporose ist durch ein Ungleichge-
wicht im Knochenumbau charakterisiert und geht mit Knochenschwund und damit ei-
nem erhohten Frakturrisiko einher, weswegen Betroffene hdufig Frakturen der Wirbel-
korper, des Handgelenks oder der Hiifte erleiden. In Deutschland waren 2009 jede vierte
Frau und jeder 17. Mann iiber 50 erkrankt [1]. Neben der Einschrinkung der Bewegungs-
freiheit [2] und damit einer Verringerung der Lebensqualitdt [3] haben osteoporotische
Frakturen sowohl eine erhohte Mortalititsrate fiir den Betroffenen (12 % - 35 % fiir Hiift-
frakturen innerhalb des ersten Jahres [4]; generell hoher nach allgemeinen osteoporo-
tischen Frakturen [5]) als auch finanzielle Lasten fiir das Gesundheitswesen zur Folge.
Beispielsweise entstanden im Jahr 2008 in Osterreich durch osteoporotische Frakturen
Kosten in Hohe von 685,2 Millionen € [6], in Deutschland im Jahr 2003 5,4 Milliar-
den € [7]. Schitzungen zufolge werden diese Kosten in Deutschland von 2010 bis 2050
um das sechsfache ansteigen [8]. Die Diagnostik und Therapiekontrolle sind deswegen
wichtige Faktoren um die Uberlebensrate und Lebensqualitit der Betroffenen hoch und
die Kosten fiir die Allgemeinheit niedrig zu halten.

1.2 Hintergrund

1.2.1 Knochen: Aufbau und Eigenschaften

Der Knochen ist ein hochgradig komplexes Organ, das drei Hauptfunktionen erfiillt
[9]: 1. Stiitzfunktion gegen externe Einfliisse (z.B. Schwerkraft) oder muskuldre Akti-
vititen (Bewegung), 2. metabolische Aktivitit und 3. Schutzfunktion fiir vitale Organe
(z.B. Brustkorb oder Schidel). In dieser Arbeit liegt der Fokus auf dem mechanischen
Verhalten, weswegen nur auf den ersten Punkt naher eingegangen wird.

Auf Grund der hierarchischen Struktur des Knochens kann dieser auf unterschiedlichen
Ebenen betrachtet werden [9, 10]:

« Sub-Nanostruktur: Auf der niedrigsten Ebene besteht der Knochen aus Kollagen-
molekiilen mit eingelagerten Kristallen (Hydroxylappatit), die zusammen Fibrillen
bilden.

« Nanostruktur: Die Fibrillen sind in Kollagenfasern angeordnet.
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« Sub-Mikrostruktur: Die Kollagenfasern ordnen sich zu Lamellen (einige Mikro-
meter Durchmesser) und lagern sich um Haversianische Kanile (Blutgefaf3e, Ner-
ven) an.

« Mikrostruktur: Osteone sind die Gesamtheit von mehreren Lamellen, die sich um
einen Haversianischen Kanal angelagert haben (Durchmesser 100-300 um) und
bilden eine sogenannte Knochenstruktureinheit (BSU - bone structural unit).

o Makrostruktur: Die BSUs arrangieren sich im makroskopisch erkennbaren Kno-
chen, von denen es zwei Arten gibt: trabekulidren (schwammartigen) und korti-
kalen (kompakt erscheinenden).

Der kortikale Knochen bildet die duflere Hiille aller Knochen. Dominierend ist er im
Schaft von langen Knochen wie Femur (Oberschenkelknochen) oder Tibia (Schienbein).
Er weist eine dichte Struktur mit niedriger Porositdt (3-27 % [11]) auf, wobei die Porositdt
mit zunehmendem Alter [12,13] oder durch Krankheit [14] erhoht wird. Die Porengrofien
liegen zwischen 7 und 400 pm [15]; im gesunden Knochen betragt die mittlere Poren-
grofle ca. 60 um. Trabekuldrer Knochen hingegen ist im Inneren angesiedelt, z.B. in den
Epiphysen langer Knochen. Er ist hochgradig pords und weist eine durch Platten oder
Stabe gebildete dreidimensionale Struktur auf. Die Bruchfestigkeit von Knochen hiangt je
nach Ort von Spongiosa und insbesondere auch vom Kortex ab, wie z.B Holzer et.al [16]
fiir den Femurhals oder Rockoft et. al [17] fiir Lendenwirbel nachgewiesen haben.
Knochen sind in der Lage ihre Form und Struktur an die (mechanische) Umwelt anzu-
passen. Zu geringe Schwerkraft oder Demobilisierung fithren zu Knochenverlust [18, 19]
und damit zu einem erhéhten Frakturrisiko, wohingegen intensive physische Aktivitdt
den Young’s Modulus erhoht [20]. Mit zunehmendem Alter lassen diese adaptiven Me-
chanismen zum Auf- und Umbau von Knochen nach, was ebenfalls Knochenverlust und
ein erhohtes Frakturrisiko begiinstigt [21]. Weitere negative Effekte auf den Knochen
konnen durch Krankheit (z.B. Diabetes Mellitus Typ I und II [22, 23], Osteogenesis Im-
perfecta [24]), durch Medikamentengabe (z.B. Glukokortikoid-induzierte Osteoporo-
se [25]) oder durch die Hormonumstellung wihrend der Menopause [26] entstehen.
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1.2.2 Osteoporose und Diagnoseansatze

Osteoporose tritt hdufig bei Frauen in der Menopause auf und ldsst sich medikamentds
gut behandeln. Der Knochenschwund bei einer Osteoporose dufSert sich im Abbau von
Trabekeln, in der Ausdiinnung der Kortikalis und in der Erhéhung der kortikalen Poro-
sitdt [14], welche einen grofien Anteil an der Bruchfestigkeit des Knochens hat. Yeni et
al. beispielsweise berichtete von einem signifikanten Zusammenhang zwischen steigen-
der Porositit und sinkender Bruchzahigkeit [27] und McCalden et al. fanden heraus, dass
Porosititsainderungen fiir eine Reduktion von 76 % der kortikalen Knochenstérke verant-
wortlich sind [12]. Der Zusammenhang zwischen kortikaler Porositit und dem Hiiftfrak-
turstatus wurde im Detail von dem Team um Reeve und Loveridge studiert [28, 29]. Alle
diese Studien deuten darauf hin, dass kortikale Knocheneigenschaften, insbesondere die
Porositit, einen substantiellen Einfluss auf die Knochenstirke haben. Die Abschitzung
des Frakturrisikos konnte durch eine Messung der kortikalen Porositit demnach verbes-
sert werden.

Der heutige Goldstandard zur Diagnose und Therapieverlaufskontrolle von Osteopo-
rose ist die sogenannte Zwei-Spektren Rontgenabsorptiometrie (DXA - Dual X-ray Ab-
sorptiometry), welche die Knochendichte (BMD) projiziert auf eine Flache misst. Haupt-
messorte sind die lumbaren Wirbelkérper und die Hiifte. Die DXA ist geeignet um das
Frakturrisiko abzuschétzen, jedoch liegt bei 50-60 % aller Patienten, die eine Fraktur
nach inaddquatem Trauma erleiden, der BMD-Wert nicht im osteoporotischen Bereich
(30, 31]. Der BMD-Wert hiangt hauptsachlich von der Knochenmasse und -grofie ab und
liefert dartiber hinaus keine Informationen tiber Struktur- oder Materialeigenschaften.
Ein weiterer rontgenbasierter Ansatz ist die quantitative Computertomographie (QCT),
welche eine volumetrische Kochendichte bestimmt. Die Auflosung ist jedoch durch die
zuldssige Strahlendosis begrenzt und am zentralen Skelett zu gering, um verldsslich kor-
tikale Strukturparameter zu bestimmen. Bei der hochauflésenden peripheren Compu-
tertomographie (HR-pQCT) werden die distalen Bereiche von Unterarm (Radius) oder
Schienbein (Tibia) gemessen. Die Auflosung von herkommlichen HR-pQCT Geriten
liegt bestenfalls bei ca. 120 um [32] und bei neueren Geréten bei maximal 95um [33],
was eine Analyse der kortikalen Struktur erméglicht. Der Auflésung geschuldet kénnen
allerdings nur groflere Poren (9>100 pm) abgebildet werden. Mit dem MRT-Verfahren
UTE (Ultrashort Echo Time) kann der Wassergehalt des Knochens abgeschitzt werden.
Unter der Annahme, dass sich der Grofiteil des Wassers innerhalb der Poren befindet,
kann so die Porositdt ebenfalls abgeschitzt werden. Rajapakse et al. haben die Eignung
dieses Verfahrenes bereits ex und in vivo erfolgreich bewiesen [34]. Biomechanische Ei-
genschaften wie z.B. das Elastizititsmodul oder die Bruchdehnung korrelierten hingegen
nur moderat mit den MR-Parametern [35].
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Den hier vorgestellten Verfahren ist gemein, dass sie recht aufwindig, teuer und die
Gerdte nicht transportabel sind. Unter anderem sind sie deswegen fiir eine stetige Ver-
laufskontrolle ungeeignet und nicht in der Masse einsetzbar.

1.2.3 Ultraschall im Kontext der Osteoporosediagnostik

Ultraschall ist eine mechanische (Druck-) Welle, die durch die mechanischen Eigen-
schaften des Wellenleiters modifiziert wird. In vielen nicht destruktiven Materialpriif-
ungsverfahren (NDT - Non-destructive Testing) und auch in der Medizin wird Ultra-
schall seit Jahrzehnten erfolgreich eingesetzt. Bei Ultraschallmessungen wird prinzipiell
zwischen zwei Messverfahren unterschieden: der Puls-Echo-Methode, die hauptsichlich
zur Visualisierung des Priifkorpers dient (Risserkennung bei Materialien oder Organ-
untersuchung beim Menschen) und der Transmission, die quantitative Aspekte, also die
Veridnderung oder die Laufzeit der Ultraschallwelle durch den Wellenleiter, misst. Fiir
Knochenmessungen eignet sich vor allem letzteres Verfahren, da die Materialeigenschaf-
ten untersucht werden sollen. Die Ultraschallwelle passt sich an Eigenschaften wie Stei-
figkeit (Elastizitdt), Porositdt und Dicke des Knochens an. Des Weiteren sind Ultraschall-
gerdte im Vergleich mit den bereits erlduterten Gerdten wie DXA, HR-pQCT und MRT
kostengiinstig, frei von Strahlung, einfach einzusetzen und transportabel. Die Moglich-
keit der Anwendung fiir grof3 angelegte Untersuchungen oder Verlaufskontrollen ist so-
mit gegeben.

Quantitative Ultraschallmessungen (QUS) konnen das allgemeine osteoporotische Frak-
turrisiko abschdtzen und beschriankten sich lange Zeit auf die Durchschallung des Fer-
senbeins (Kalkaneus) und damit auf Messungen von trabekuldrem Knochen. Durch die
groflere Oberfliche und der damit verbundenen grofieren Umbaurate, so die Annah-
me, wiirden sich Anderungen am Knochen eher zeigen und messbar sein. Mit der zu-
nehmenden Erkenntnis der Rolle des Kortex in Bezug auf die Bruchfestigkeit wurden
auch QUS Messungen der Rohrenknochen wie den Fingern (Phalangen), Radius oder
Tibia interessanter. Eine Reihe neuer QUS Geridte zur Messung von kortikalen Kno-
cheneigenschaften wurde kiirzlich veréffentlicht [36-39]. Als eine in vivo anwendbare
Methode ist die axiale Transmission, welche die Schallgeschwindigkeit entlang von lan-
gen Knochen (Radius, Tibia) misst, am besten validiert. Da sich bei Rohrenknochen die
Osteone entlang der Knochenachse ausrichten, ist der Knochen anisotrop bzw. trans-
vers isotrop. Das bedeutet, dass die Elastizitit von der Richtung abhdngt und parallel
zur Knochenachse am grofiten ist. Das Quadrat der vom Material (in diesem Fall Kno-
chen) abhéngigen Schallgeschwindigkeit ist direkt proportional zu dem effektiven Elasti-
zitditsmodul im linearen Ausbreitungsbereich [40], weswegen die Schallgeschwindigkeit
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zur Abschitzung der Elastizitdt genutzt werden kann. Sowohl die Mineralisierung des
Knochens als auch dessen Porositit beeinflussen die Schallgeschwindigkeit [41, 42] und
die eindeutige Identifizierung und Trennung der beiden Effekte ist mit einer Einzelmes-
sung nicht moglich. Simulationsstudien deuten darauf hin, dass die Schallgeschwindig-
keit senkrecht zur Knochenachse (tangential) starker durch Porositdtsénderungen beein-
flusst wird als die Schallgeschwindigkeit in axialer Richtung (parallel zur Achse) [43-48].
Bossy et al. beispielsweise konnte im Modell zeigen, dass eine Porositdtszunahme um 15
Prozentpunkte einen doppelt so starken Abfall der Schallgeschwindigkeit in tangentialer
Richtung verglichen mit dem in axialer Richtung induziert [43]. In dieser Arbeit wird an-
genommen, dass das quadrierte Verhaltnis der beiden Schallgeschwindigkeiten mit der
Porositit korreliert und dass somit ein Gerit, welches die Schallgeschwindigkeiten in
verschiedene Richtungen simultan messen kann, auch eine Abschitzung der kortikalen
Porositdt ermdglicht.

1.3 Gliederung der Arbeit

In dieser Arbeit werden die Entwicklung und die Validierung eines Ultraschallgerétes zur
Messung von kortikalen Eigenschaften, insbesondere der Porositdt, dargestellt. In den
Voriiberlegungen zum Sensordesign (Kapitel 2) werden zunédchst das Prinzip der axialen
Transmission und die Rahmenbedingungen fiir den Sensoreinsatz erldutert und die dar-
aus resultierenden Erkenntnisse auf das Sensordesign iibertragen. Die Signalauswertung
zur Bestimmung von Schallgeschwindigkeit, Anisotropie-Index und Abschitzung der
Kriimmung der Priifkérperoberfliche werden ebenfalls in diesem Kapitel diskutiert, so-
wie eine Abschitzung der Fehler auf Grund von Fehlpositionierung, Kriimmung, Kopp-
lungsmediumsdicke und -schallgeschwindigkeit. Im Anschluss daran wird die praktische
Umsetzung des Sensors, der Elektronik und der Mess- und Auswertungssoftware be-
schrieben (Kapitel 3). Es folgt die Beschreibung der Entwicklung von geeigneten Phanto-
men (Porositéts- und Kriimmungsphantome) und deren Messung mit dem Ultraschall-
sensor (Kapitel 4). Zum Schluss wird die Messung von Tibiae ex vivo mit Mikrocompu-
tertomographie (WCT) und Ultraschall und die Auswertung dieser Messungen erldutert
(Kapitel 5). In Anhang B sind die einzelnen Rechenschritte fiir die Fehlerabschitzung in
Kapitel 2 ausgefiihrt; in Anhang A wird die Fehlerrechnung bei den Durchschallungs-
messungen der Porositdtsphantome dargestellt.
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In diesem Kapitel werden die phanotypischen Eigenschaften der Tibia (2.1), das Mess-
prinzip (2.2) und die Auswertung der Ultraschallsignale (2.4), die Erlduterung des Sens-
ordesigns (2.3) sowie die theoretische Fehlerabschitzungen fiir Messungen am Knochen
(2.5) beschrieben.

2.1 Die Tibia als Messort - Vorteile und Limitationen

Das Schienbein (die Tibia) ist ein langer Rohrenknochen, dessen medio-laterale Seite
leicht zugénglich ist, da sich wenig Weichteil (Muskeln, Sehnen, Binder, Fett etc.) zwi-
schen der Knochenoberfliche und der Haut befindet. Des Weiteren ist die medio-laterale
Seite relativ planar (siehe Bild 2.1) und im Allgemeinen mindestens 2cm breit, was ei-
ne Ultraschallmessung erleichtert. Nichtsdestotrotz sind das iiberlagernde Weichteil, die
Knochenkriimmung und die begrenzte Breite mogliche Fehlerquellen, die beriicksichtigt
bzw. minimiert werden miissen. Das Weichteil limitiert die minimal mogliche Distanz
zwischen Sender und Empfanger (wie in Kapitel 2.2 diskutiert). In Kombination mit der
Breite des Knochens ist dadurch der Messwinkel zur Knochenachse begrenzt (siehe Ka-
pitel 2.3). Die Kriimmung hat auf Grund der daraus resultierenden variierenden Weich-
teildicke und Verldngerung des Weges im Knochen einen nicht zu vernachléssigenden
Einfluss auf alle nicht achsenparallelen Messungen (Kapitel 2.5).

medio-taterale Seite

#e

Abbildung 2.1: uCT-Schnitt durch eine Tibia (isotrope Voxelgrof3e 38 um), die Messseite der Tibia ist
gekennzeichnet
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Die Kortikalisdicke am Mittschaft der Tibia ist im Verhéltnis zu der am Radius relativ
grof3, sodass Dickeneffekte auf die Ultraschallwelle minimiert werden (ausfiihrlicher in
Kapitel 2.3). Zusammenfassend ist die Tibia ein geeigneter Ort um kortikale Eigenschaf-
ten zu messen, wenn die Fehlerquellen berticksichtigt werden.

2.2 Prinzip der Ultraschallmessungen am langen Kno-
chen

Fiir quantitative Ultraschallmessungen am langen Knochen zur Bestimmung der Schall-
geschwindigkeit wird hiufig die sogenannte Axiale Transmission genutzt.

Fiir diese Methode werden mindestens je ein Sender und Empfanger benétigt, die auf
derselben Seite des Testkorpers angeordnet sind. Der Sender emittiert eine Ultraschall-
welle, die durch das Kopplungsmedium (fiir Messungen in vivo Weichteil, fiir Messungen
ex vivo Wasser) lauft und auf den Testkorper (Knochen oder Phantom) triftt. Der Teil der
Welle, der unter dem kritischen Winkel « einfillt, wird parallel zur Oberflache des Test-
korpers weitergeleitet und strahlt ihrerseits Energie unter dem kritischen Winkel zuriick
in das Kopplungsmedium, welche von dem Empfinger registriert werden kann (siehe
Abbildung 2.2). Ab einem gewissen Abstand s zwischen Sender und Empféinger trifft die
durch den Testkorper gewanderte Welle vor der Welle ein, die ausschliefSlich durch das
Kopplungsmedium gewandert ist. Dieser minimale Abstand s ist abhdngig von der Dicke
d des Kopplungsmediums, dem kritischen Winkel a und den Schallgeschwindigkeiten
SOS (Speed of Sound) des Kopplungsmediums SOSk ), und des Testkorpers SOSp. Her-
geleitet aus einfachen geometrischen Beziehungen und dem Weg-Zeit-Gesetz s = v * ¢
(mit v als Geschwindigkeit und t als Zeit) ergibt sich folgende Formel:

( SOSKM)
* |1+

d
soax SOS,

(2.1)

cosa
wobei der kritische Winkel « bestimmt ist nach:

(2.2)
SOSp

Fiir eine grobe Abschidtzung kann man fiir SOSkj; 1480 /s und fiir SOSp 3900 /s an-
nehmen. In diesem Fall muss die Distanz s grofler als die dreifache Dicke d sein. Fiir
eine niedrigere SOSp wie z.B. Plexiglas mit 2750 /s steigt die benétigte Distanz zwischen
Sender und Empfinger auf die vierfache Dicke des Kopplungsmediums an.
Bei der beschriebenen Konstruktion mit einem Sender und einem Empfinger ist die
Laufzeit der Ultraschallwelle mafigeblich von der Dicke des Kopplungsmediums abhén-
gig, weshalb die SOS des Testkorpers nicht unmittelbar aus dieser Laufzeit bestimmt
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Abbildung 2.2: Prinzip der axialen Transmission mit einem Sender und einem Empfanger Die
gestrichelte rote Linie symbolisiert die Ultraschallwelle, die nur durch das Weichteil wandert; die
durchgezogene Linie die Welle, die durch den Prifkorper weitergeleitet wird. Die Ultraschallwelle
verlauft in Wirklichkeit in einer Tiefe von ca. einer halben Wellenlange, was in dieser schematischen
Darstellung nicht bertcksichtigt wird.

werden kann. Durch einen zweiten Empfanger in Reihe mit dem ersten Empfanger (sie-
he Bild 2.3) kann eine Differenzlaufzeit bestimmt werden, die unabhéngig von den Lauf-
zeiten im Kopplungsmedium ist, vorausgesetzt die Oberflache des Priifkorpers ist planar
und parallel zu den Ultraschallwandlern. Aus dem Abstand p der beiden Empfanger und
der Differenzlaufzeit ALZ lisst sich die SOS des Priifkdrpers nach folgender Formel be-
stimmen:

P
SOS = (2.3)
ALZ
_ p .
>
Sender Empfanger 1 Empféanger 2
1 1
Kopplungs-
medium Ultraschallwelle . -
Prufkorper ALz N

Abbildung 2.3: Axiale Transmission mit einem Sender und zwei Empfangern Aus dem Abstand
der Empfanger p und der Differenzlaufzeit ALZ l3sst sich die SOS des Priifkdrpers unabhangig von der
Dicke des Kopplungsmediums berechnen.

Durch Hinzunahme eines weiteren Senders kann man das sogenannte bidirektionale ax-
iale Transmissions-Verfahren nutzen [49]. Die Empfanger werden zwischen den Sendern
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Abbildung 2.4: Prinzip der bidirektionalen axialen Transmission Aus dem harmonischen Mittel der
durch ALZ, und ALZ. berechneten SOS lasst sich die SOS des Priifkdrpers unabhangig von der Dicke
des Kopplungsmediums und des Winkels zwischen Priifkdrperoberfliche und den Ultraschallwandlern
berechnen.

auf einer Linie positioniert und fiir jeden Sender eine zugehorige Differenzlaufzeit ALZ
in + bzw. - Richtung gemessen.

Es werden zwei SOS-Werte nach Formel (2.3) berechnet: eine in + Richtung (SOS, ) und
eine in - Richtung (SOS_). Das harmonische Mittel aus beiden SOS (siehe Formel (2.4))
ist weniger anfillig fiir Verkippungen der Ultraschallwandlerebene gegeniiber der Test-
korperebene.

S0§= — > (2.4)

sos,; T s0s-

2.3 Anordnung und Frequenz der Ultraschallwandler

Ultraschallgerite, die unter Ausnutzung der axialen Transmission an langen Knochen die
Eigenschaften der Kortikalis messen, sind meist im unteren Bereich der Ultraschallfre-
quenzen angesiedelt (100 kHz bis 1,25 MHz, [50]). Dies ist der stark ddmpfenden Eigen-
schaft von Knochen geschuldet, welche positiv mit der Frequenz und Weglénge korreliert
ist. Da bei Ultraschallmessungen am Rohrenknochen hauptséchlich gefiithrte Wellen auf-
treten, ist die Geschwindigkeit des zuerst ankommenden Signals abhdngig von der Dicke
der Kortikalis und der Wellenldnge der Ultraschallwelle [43, 51]. Dabei gilt: je niedriger
die Frequenz oder die Grundschallgeschwindigkeit, desto grofer ist die Wellenlange und
desto grofier ist der Einfluss der Dicke auf die scheinbare Schallgeschwindigkeit. Sobald
die Wellenldnge kleiner als die Dicke ist, gibt es keinen Einfluss mehr auf die scheinbare
Schallgeschwindigkeit, welche dann der der Lateralwelle entspricht. Da die Tibia tenden-
ziell eine grofiere Kortikalisdicke als der Radius aufweist, wurde die Tibia als Messort

11



Kapitel 2 | Voriiberlegungen zum Sensordesign

12

gewidhlt. Des Weiteren wurde als Messfrequenz 1,0 MHz gewihlt, da somit ein Kompro-
miss zwischen einer kleinen Wellenldnge und einer méglichst geringen Dampfung ge-
schlossen wurde.

Fiir die Anordnung der Ultraschallwandler des Sensors gibt es zwei Punkte, die beachtet
werden miissen:

1. Dimensionen der durchschnittlichen Tibia

2. Mindestabstand der Ultraschallwandler, aufgrund von tiberlagerndem Weichteil

@ Sender
@ Empfanger 10mm

coo
eoo

|
tangentiale Richtung

Abbildung 2.5: Design des Sensors Die axiale Richtung entspricht der Richtung der Knochenachse.
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Wie in Kapitel 2.2 auf Seite 9 beschrieben wird ein minimaler Abstand von ca. der drei-
fachen Weichteildicke zwischen Sender und Empfinger bendtigt, um das Knochen- vor
dem Weichteilsignal zu empfangen. In einer kleinen CT-Studie in vivo an 20 humanen
Tibiae wurde eine maximale Weichteildicke von ca. 4 mm beobachtet und eine minimale
Breite der Messfliche von 20 mm (interne Daten). Idealerweise miisste ein Sensor Schall-
geschwindigkeiten in axialer und (senkrecht dazu) tangentialer Richtung messen, um ei-
ne Abschitzung der herkommlich definierten Anisotropie zu liefern. Da die Breite der
Tibia in Kombination mit der Weichteildicke nicht in allen Fallen eine verldssliche Mes-
sung in tangentialer Richtung mit dem Prinzip der bidirektionalen Transmission erlaubt,
wurde eine Konstellation in einem 3 x 4 -Raster gewdhlt (siehe Bild 2.5), die die Messung
der Schallgeschwindigkeit in +37,5° zu der axialen Richtung ermdglicht. Geméfs Chung
et al. [52] folgt das Schallgeschwindigkeitsprofil bei Drehung auf der kortikalen Ober-
fliche von langen Knochen einer Kosinuskurve. Durch Messung von Schallgeschwin-
digkeiten in axialer (o °) und %375 °-Richtungen, konnte die Schallgeschwindigkeit in
tangentialer Richtung moglicherweise mit Hilfe eines Sinusfits berechnet werden. Der
Pitch betrégt bei dieser Anordnung in axialer Richtung 13 mm, in tangentialer Richtung
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10 mm und in 37,5 °-Richtung 16,4 mm. Bei den gedrehten Messpfaden handelt es sich
nicht um herkémmliche (richtige) bidirektionale Pfade, sondern um quasi bidirektiona-
le Pfade. Die Hin- und Riickrichtungen in einem der quasi bidirektionalen Pfade messen

zwar in paralleler Richtung, aber nicht dieselbe Messregion, wie bei den richtigen bidi-
rektionalen Pfaden, vergleiche Bild 2.6.

. Sender .Empfeinger ¢+Richtung A Richtung

duBere axiale Pfade

mittlerer axialer Pfad

Abbildung 2.6: Messregionen der (quasi) bidirektionalen Pfade Links: Bei den Ultraschallpfaden
der bidirektionalen axialen Pfade gibt es pro Pfad zwei Empfanger, die fiir die + und - Richtungen
identisch sind. Rechts: Die jeweils vier Empfanger der quasi bidirektionalen Pfade in £37,5°-Richtungen
sind nur firr die + oder - Richtung vorgesehen, die Messregion ist somit unterschiedlich.

2.4 Auswertung der Signale

2.4.1 Bestimmen der Schallgeschwindigkeit

Es werden fiinf (quasi) bidirektionale Pfade des Sensors ausgewertet (siche Abbildung
2.6) und aus den Daten die SOS berechnet. Drei Pfade werden axiale Pfade genannt, weil
sie die SOS in axialer Richtung des Knochens messen sollen. Bei diesen Pfaden handelt
es sich um richtige bidirektionale Pfade, da die Empfangssignale aus beiden Richtungen

13
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mit denselben Empfingern aufgenommen werden. Gegen und mit dem Uhrzeigersinn
jeweils um 37,5° gedreht sind die sogenannten quasi bidirektionalen Pfade. Bei diesen
Pfaden sind die Messpfade in entgegengesetzter Richtung nicht identisch, aber parallel,
d.h. die Empfangssignale in beide Richtungen werden nicht von denselben Empfangern
aufgenommen. Aus den bestimmten Laufzeiten werden die SOS wie in Kapitel 2.2 ab
Seite 11 beschrieben berechnet. Zur Wiederholung:

__Ps
SOS, = ALz (2.5)
S0§=—> (2.6)
50s; T Sos-

Dabei entspricht p. dem Mittelpunktsabstand zwischen den Empfangern in die jeweilige
Richtung.

Unter der Annahme, dass das Schallgeschwindigkeitsprofil einer Kosinuskurve folgt (sie-
he Kapitel 2.3 auf Seite 12), kann man aus den Schallgeschwindigkeitswerten in axia-
ler und 37,5 °-Richtung (SOS a1 bzw. SOS,:-) eine Schallgeschwindigkeit in tangentialer
Richtung (SOSy,,g) berechnen:

SOS,xial = SOS;, 5
SOStang =8OS axial —2 % ( l A5 )

0 (2.7)
1— COS75

Nach dem Fehlerfortpflanzungsgesetz ergibt sich der Fehler von SOS,,; aus der Summe
der einzelnen Fehler von SOS,;, und SOS;, .- mit einem Faktor:

aSOSm”g aS()Stang
ASOSiang = |5 * ASOSusial| + | 5o<g— * ASOS,; 5 (2.8)
0SOS xial 0S0S,, < ’
0S0S 4g 2
‘BSOSamz _‘ T1-cosys| 7 (25)
AJONTP
fang | - 2 =2,7 (2.10)
0808, .| 1-cos75°

Das bedeutet, dass bei der Berechnung der SOS,,, mit Hilfe eines Kosinusfits der Fehler
von SOS,y mit einem Faktor von 1,7 und der Fehler von SOS,, .. mit einem Faktor von
2,7 multipliziert wird.
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2.4.2 Bestimmung des Anisotropie-Indexes

Der Anisotropie-Index (AI) wird aus dem Verhéltnis der quadrierten SOS in unter-
schiedliche Richtungen berechnet. Die SOS;,.» und SOS,. der Pfade werden gemit-
telt. Es ergibt sich einerseits der orthotrophe Anisotropie-Index Al, und der schrage
Anisotropie-Index Al:

_SOS§;

axial

- 5082

tang

Al, (2.11)

axial

-~ S0S?

3755°

508

Al (2.12)

2.4.3 Abschatzung der Phantom/Knochen-Krimmung

Da die Knochenoberfliche nicht planar ist, wird sie in einer Nédherung als Zylinderober-
fliche betrachtet, um eine Korrektur der SOS,,.. zu ermdglichen. Fiir die Abschitzung
der (Phantom- oder Knochen-) Kriimmung mit dem geplanten Sensordesign wird der
Kriimmungsindex e als ein Maf fiir die Kriimmung definiert, welches identisch mit dem
durch die Kriimmung verursachten Hohenunterschied bezogen auf eine 20 mm breite
horizontale Linie ist (vergleiche Bild 2.7).

Sensor

AuBere axiale
Pfade

Mittlerer
axialer Pfad

Testkorper

Abbildung 2.7: Bestimmung der Kriimmung Dargestellt sind die unterschiedlichen Dicken des
Kopplungsmediums unterhalb der axialen Pfade und die Definition des Krimmungsindexes e

15
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Per Definition entspricht der Kriimmungsindex e somit der Differenz der Kopplungsme-
diumsdicken iiber dem mittleren axialen Pfad d,, und iiber den duf3eren axialen Pfaden
d,, wobei d, der Mittelwert der beiden d,, ist:

e=d,-d, (2.13)

Fiir den Weg im Kopplungsmedium sk, ergibt sich in axialer Richtung folgender Zu-
sammenhang (vergleiche Abbildung 2.8):

d
SKM = (2.14)

cos o

mit d als der Dicke des Kopplungsmediums und « als dem kritischen Winkel, berechnet
nach Formel (2.2). Der Weg im Testkorper s, ergibt sich aus:

Sp=s—2%sg=s—2%dx*tana (2.15)

mit s als dem Abstand zwischen Sender und Empfinger.

Sender Empfanger
1 . :
Kopplungs- N\ i
medium Y : d
12 =
> i
Eq—y.. >
| Sy Sp Sy |
Phantom :

Abbildung 2.8: Bestimmung der Dicke des Kopplungsmediums Die absoluten Laufzeiten der
einzelnen Ultraschallpfade werden in Kombination mit der gemessenen Phantom-SOS genutzt, um
die Dicke des Kopplungsmediums zu berechnen. Die SOS des Weichteils wird als konstant mit 1500 s
angenommen. Aus den beiden SOS kann aund daraus wiederum in Kombination mit der absoluten
Laufzeit die Wege im Phantom und im Kopplungsmedium abgeschétzt werden.

Die Laufzeit LZ des Signals kann berechnet werden nach folgender Formel:

N S
p . KM

LZ - P
SOS, ~ SOSku

(2.16)

Durch Einsetzen von Formeln (2.15) und (2.16) folgt:
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LZ:S_Z*d*tana+2>e d (2.17)
SOS, cosa * SOSxum

Aufgelost nach d ergibt sich:

cos a * (LZ— ;)

505,
1 _ SOSkm
2% (sosKM S0S? )

Fiir die Anordnung der Ultraschallwandler im Sensor lassen sich insgesamt 12 Dicken d
berechnen, da es drei axiale Pfade gibt und pro Pfad vier Signale aufgezeichnet werden
(je zwei in eine Richtung, vergleiche Bild 2.6 links). Die vier mit dem mittleren Pfad
abgeschitzten Dicken werden gemittelt und ergeben d,,; d, ist der Mittelwert der acht
mit den beiden duferen Pfaden berechneten Dicken. SOSk,, wird bei den Berechnungen
als konstant angenommen (1500 ™s) und SOS, aus der Schallgeschwindigkeitsmessung
des jeweiligen axialen Pfades bestimmt. Aus den so abgeschitzten Dicken ldsst sich mit
Formel (2.13) ein Schitzwert fiir die Krimmung e bestimmen.

d:

(2.18)

2.5 Geometrische Kalkulationen zur Fehlerabschatz-
ung bei Messungen am Knochen

Um die Eignung des Sensordesigns zur Bestimmung von dem Al und damit der Po-
rositdt bei Fehlereinfliissen (variierende Knocheneigenschaften und Positionierung des
Sensors) zu untersuchen, wurden einfache geometrische Berechnungen durchgefiihrt.

2.5.1 Material und Methoden

Die Kalkulation

Die Kalkulation soll SOS-Messungen an Knochen mit dem vorgestellten Sensordesign
simulieren. Zur Vereinfachung wird der Knochen als Platte (keine Kriimmung, e = o)
oder als Zylinder (variable Kriimmung, e > o) betrachtet. Die Ultraschallwandler sind in
dem bereits erlduterten Raster angeordnet (vergleiche Bild 2.5) und als Punkttransducer
mit dem Radius Null definiert. In Anhang B sind die genauen Berechnungsschritte mit
Formeln erldutert. Die Eingabeparameter fiir die Kalkulation sind verschiedene Parame-
ter wie SOS, Kriimmungsindex e, Weichteildicke d und die Positionierung des Sensors

17
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relativ zum Knochen (siehe Spezifikation der Kalkulationsparameter); die Ausgabepara-
meter sind die absoluten LZ zwischen den Sendern und Empfangern, die wie Messer-
gebnisse behandelt und fiir weitere Auswertungen (sieche Anwendung der Auswertungs-
algorithmen auf die Kalkulationsergebnisse), z.B. zur SOS-Berechnung, genutzt werden
konnen. Diese geometrischen Kalkulationen sind nicht mit komplexen Schallausbrei-
tungssimulationen zu vergleichen, die Effekte wie z.B. Dispersion oder die Kopplungs-
mechanismen an Grenzflichen beriicksichtigen. Nichtsdestotrotz dienen sie als erster
Anbhaltspunkt fiir die Eignung des vorgestellten Sensordesigns.

Spezifikation der Kalkulationsparameter

Es gibt einige veranderliche Parameter, die bei einer Knochenmessung zu erwarten sind
und in den geometrischen Berechnungen berticksichtigt werden sollten. Variierende Ei-
genschaften des Knochens sind z.B. SOS (parallel und senkrecht zur Achse) und die
Kriimmung. Auf8erdem kann sich die Dicke und die SOS des iiberlagernden Weichteils
(SOS,.t) ebenfalls andern. Bei der Messung selbst kann der Sensor unterschiedlich po-
sitioniert werden, was durch Einfiihrung von Kippwinkeln in axialer und dazu senk-
rechter (tangentialer) Richtung, sowie eine Verschiebung in tangentialer Richtung (x,)
simuliert werden kann. In Bild 2.9 sind diese verdnderlichen Parameter dargestellt und
in Tabelle 2.1 die berechneten Werte aufgelistet. Jedem der acht Parameter wurden je
drei Werte zugewiesen. Da gemif$ Chung et al. [52] der SOS-Verlauf im kortikalen Kno-
chen einer Sinuskurve folgt, mit dem Maximum entlang der Knochenachse und dem
Minimum senkrecht dazu, wurde SOS;, .- aus einem Kosinusfit mit doppelter Frequenz
berechnet:

Sosaxial + Sostang SOSaxiul - SOStung
+

SOS,, 5 = ) )

cos (2 * 37,5°) (2.19)

Durch die Kombination von je drei SOS-Werten in axialer und tangentialer Richtung
miteinander, ergaben sich neun SOS,,..-Werte. Insgesamt wurden 5454 realistische Sze-
narien berechnet. Bei den iibrigen gab es eine Uberschneidung des Sensors mit dem Kno-
chen, da die Kippwinkel in axialer und tangentialer Richtung in Relation zu der gering-
sten Weichteildicke zu grof$ waren.
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3
%]
20mm O
0]
SOStang SOsaxial
Schnitt senkrecht Zylinderachse Schnitt parallel Zylinderachse

Abbildung 2.9: Verdanderliche Parameter der geometrischen Berechnungen Die blauen Punkte
reprasentieren die Ultraschallwandler.

Tabelle 2.1: Vorgegebene Parameter

Parameter Startwert Endwert Schrittweite
Weichteildicke d / mm 0,4 2 0,8
Kriimmungsindex e / mm 0 1 0,5
Kippung tangential 3 / ° 0 3,0 1,5
Kippung axial y / ° o 1,2 0,6
Offset tang. x,¢f / mm o) 1 0,5
SOS,¢ / /s 1480 1520 20
SOS,xial / ™s 3600 4000 200

SOSiang / ™/s 3000 3400 200
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Anwendung der Auswertungsalgorithmen auf die Kalkulationsergebnisse

Das Ergebnis der Kalkulationen waren die absoluten LZ zwischen den Sendern und Emp-
tangern, deren weitere Verwendung in diesem Abschnitt beschrieben wird. Die Diffe-
renzlaufzeiten ALZ (gleicher Sender, zwei verschiedene Empfinger) in den axialen und
schragen Pfaden dienten zur Berechnung der SOS i, und SOS;, . nach Gleichungen (2.5)
und (2.6). Fiir eine Abschitzung des Kriimmungsindexes (e,) und der Weichteildicke
(dg) aus den absoluten LZ in axialer Richtung (siehe Kapitel 2.4.3) wurde der benétigte
Einfallswinkel & durch eine konstante SOS,,; von 1500 @/s und der berechneten SOS des
mittleren axialen Pfades approximiert. Der Index g soll den Unterschied zwischen dem
vorgegebenen Kriimmungsindex (e) bzw. der vorgegebenen Weichteildicke (d) und dem
aus den LZ abgeschitzten Kriimmungsindex (e,) bzw. der abgeschitzten Weichteildicke
(d,) verdeutlichen.

Nur die Szenarien, bei denen alle Positionierungsparameter (3, y und x,ss) Null ent-
sprachen und die eine minimale d und konstante SOS,; (1500 W/s) aufwiesen, wurden
fiir eine Untersuchung des Kriitmmungseinflusses auf die SOS,, .- genutzt. Die durch die
Kriimmung induzierte Abweichung von SOS,, .. (Mittelwert beider schrager Pfade) zur
vorgegebenen SOS,, in schriger Richtung ist die Differenz ASOS = SOS,, e — SOS;,11).
Aus der Darstellung von ASOS in Abhdngigkeit von e, gruppiert nach SOS,;, ergaben
sich 9 verschiedene Regressionsgeraden durch den Koordinatenursprung. Deren Stei-
gungen aufgetragen iiber SOS;,;; lassen sich mit ausreichender Genauigkeit durch ei-
ne Ausgleichsgerade (a(SOS;,;) = ¢ + d * SOS,,;) beschreiben. Um die durch die LZ
bestimmten SOS,;,.-Werte SOS, zu korrigieren, kann dann folgende Gleichung genutzt
werden:

SOSkorr = SOS; — e % a(SOSso1) (2.20)

Wenn die Korrektur fehlerfrei wire, so wire SOSy,,, = SOS;,;;, weswegen man durch
Einsetzen der Formel der Ausgleichsgeraden a(SOS;,;;) in Formel (2.20) und Aufldsung
nach SOSy,,, fiir die korrigierte Schallgeschwindigkeit SOSy,,, in 37,5 °-Richtung erhalt:

SOS, —cxe
1-axe
Die Szenarien, bei denen die Positionierungsparameter und SOS,,; konstant waren, je-
doch die Weichteildicke d und der Kriimmungsindex e variierten, wurden fiir die Un-
tersuchung des Einflusses von d (in Kombination mit e) auf SOS,, .. betrachtet. Analog
zur Bestimmung des Kriimmungseinflusses wurde die Abweichung ASOSorr der korri-
gierten SOS;, .. zu SOS,,; iber d in Abhédngigkeit von e aufgetragen. Es zeigte sich, dass
die Kombination der Fehlerquellen durch das Produkt der geschitzten Weichteildicke

SOS;or = (2.21)
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mit der geschitzten Kriimmung (d, * eg) abgeschitzt werden konnte. Das Auftragen
von ASOSy,,, iiber diesem Produkt fithrte zu einer Regressionsgeraden durch den Ko-
ordinatenursprung. Die Steigung b dieser Ausgleichsgeraden wurde fiir eine erweiterte
Korrekturformel genutzt:

SOSkorr = SOSkorr — b * €g * dg (2.22)

Ein von Bossy et al. [43] veroffentlichter Zusammenhang zwischen SOS,ya1 bzw. SOS4ng
und der Porositdt (POR) diente zur Veranschaulichung des Einflusses der Fehlerquellen
auf die POR-Bestimmung. Dafiir wurde nach Formel (2.11) der Anisotropie-Index Al,
aus SOS,yia1 und SOS,,,4 berechnet, welcher tiber POR aufgetragen wurde. Die Gleichung
der Ausgleichsgeraden diente zur Berechnung eines POR-Wertes aus den vorgegebenen
und den aus den LZ bestimmten SOS,;,; und SOSy,,,. Sowohl fiir SOS als auch POR ist
die Standardabweichung der Differenzen zwischen den vorgegeben und den durch die
LZ bestimmten Werten ein Maf3 fiir den induzierten Fehler. Alle Porositatsfehler sind als
absolute Werte in Prozentpunkten (%p) angegeben.

2.5.2 Ergebnisse der Kalkulationsauswertung

Der von Bossy et. al berichtete Einfluss der POR auf SOS,;.; und SOS,y, ist in Bild 2.10
dargestellt, sowie der daraus ermittelte Zusammenhang zwischen AI, und POR.

4050 25
‘\«\
3850
*. . M 20
” 3650 ™Y = 5
€ e = 15 o
~ 3450 ~ £ X% y =52,845x—-52297
< .
8 ~ @ - R?=0,007
o e 510 -
3250 - S X
=~ ~ p x ’
3050 | —#k— axial o 5 -
— & - tangential T~o - X
2850 . T . : ] 0 X : ; | T )
0 5 10 15 20 25 1 11 12 13 14 15
Porositat/ % Al,

Abbildung 2.10: Zusammenhang zwischen POR, SOS und Al, nach Bossy et. al Links: Einfluss der
POR auf SOS,yiai Und SOSang aus [43] Rechts: Daraus ermittelter Zusammenhang zwischen Al, und
POR

Die axialen Pfade wiesen fiir alle Szenarien einen SOS-Fehler von 1,2 /s auf, die 37,5 °-
Pfade einen Fehler von 150,6 ™/s und SOS,,,, einen Fehler von 406,4 ™/s. Diese Fehler von
SOSaxial und SOS,,, Wiirden zu einem absoluten POR-Fehler von 38 %p fiihren.

21
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Der Einfluss der Kriimmung auf SOS,,- ist in Bild 2.11 (links) représentativ fiir drei
SOS;,; dargestellt. Je grofler SOS,,;; war, desto stirker war die Abnahme mit zuneh-
mendem e. Die Abhédngigkeit dieser Abnahme (Steigungen der Regressionsgeraden) von
SOS;,; ist auf der rechten Seite der Abbildung aufgetragen. Fiir die Ausgleichsgerade
a(SOS,,11) ergab sich somit:

a(SOSso11) = 443 — 0,2333 * SOS (2.23)

efmm S0S.q fmis

50 e, 0,5 1 3300 3400 3500 3600 3700 3800

T 350
ST -
g \x\
e £ 310 y=-02333"508,, + 43
s R® =0,9993
= 390
=
c
=
o=
]
w

AS08/m/s

210 \

-350 —— 50850l =3378 mis
---#--- 50Ss0ll =3578 mis
—%—-508Ss0ll =3778 mis

450

Abbildung 2.11: Zusammenhang SOS37 s--Abfall mit e Links: Der Abfall von SOS37 se mit zunehmen-
der Krimmung und SOS;,,; ist dargestellt. Rechts: Abhangigkeit der Steigungen der Regressionsgera-
den aus dem linken Graphen von SOS;,;;

e konnte mit einem Fehler von 0,009 mm vorhergesagt werden, was einem Fehler von ca.
1% auf den Bereich von e bezogen entspricht. Die Weichteildicke d tiber dem mittleren
axialen Pfad (fiir x,s; = o mm) wies einen Fehler von 0,019 mm auf, was wiederum ca.
1% des Bereichs entspricht. Durch Anwendung der Korrekturformel (2.21) mit e, als der
geschdtzten Kriimmung konnte der Fehler der SOS,, - auf 19,3 ™/s und der der geschitzten
SOSiang auf 51,7 m/s reduziert werden. Fiir POR, berechnet aus SOS ;.1 und SOS,,, wiirde
sich somit ein Fehler von 2,4 %p ergeben.

Die Abweichungen der korrigierten SOS;, .- aufgetragen iiber d gruppiert nach e ist links
in Abbildung 2.12 dargestellt. Mit zunehmendem e wurde der Einfluss von d grofier: fiir e
= o mm ist der Faktor von d (Anstieg der Abweichung mit d) 0,6 ®/s*mm (RMSE = 1,0 1/s),
fiir e = 0,5 mm ist der Faktor 14,3 ™/s'mm (RMSE = 2,0 m/s) und fiir e = 1 mm ist der Faktor
30,0 Ws'mm (RMSE = 2,1/s; alles signifikant mit p < 0,0001). In Abbildung 2.12 rechts
sind diese Abweichungen {iber dem Produkt e, * d, aufgetragen. Die Ausgleichgerade
hatte eine Steigung von 24,7 Wsmm* (p < 0,0001; RMSE = 9,7 m/s).

Unter Verwendung von Formel (2.22) wurde SOS;,.. ein weiteres Mal optimiert, was
einen minimierten Fehler von 9,7 /s zur Folge hatte. Fiir SOSy,,, ergab sich ein Fehler
von 26,1 s und damit ein POR-Fehler von 1,3 %p.
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Abbildung 2.12: SOS3; s--Anderung in Abhéngigkeit von d und e Links: Abweichungen der
korrigierten SOS3; 5. in Abhangigkeit von d gruppiert nach e. In rot eingezeichnet sind die Szenarien
mit planarer Oberflache, in griin die mit e = 0,5mm und in blau die mit e = 1,0 mm. Rechts:
Abweichungen der korrigierten SOSs37,5- zu SOS,;; aufgetragen (iber dem Produkt e, * d,.

2.5.3 Diskussion

SOS.xial War sehr robust gegeniiber Fehlpositionierungen, dem Kriimmungsindex e und
der Weichteildicke d mit einem Fehler von 1,2 ™/s, welcher auf den Bereich von 400 /s
normiert 0,3 % entspricht. SOS,, .. hingegen wies ohne Korrektur einen hohen Fehler
von 158,9 /s auf, was einen Fehler von ca. 40 % normiert auf den Bereich bedeutete.
SOS4ng War mit einem Fehler von 483,5 /s behaftet, was iiber den angegebenen Bereich
von 400 /s hinaus ging. Die Fehlerverstarkung des Kosinusfits der SOS,, .- berechnet in
Formel (2.10) (Faktor 2,7) lief3 einen Fehler in tangentialer Richtung von ca. 430 /s er-
warten, welcher sich in derselben Grofienordnung wie der tatsdchliche Fehler (484 ms)
befindet. Diese grofSen Abweichungen der geschitzten SOS,, .. sind zum Grofiteil durch
eine Zunahme von e begriindet. Da sich e und auch d sehr gut aus den absoluten LZ be-
stimmen lassen (Fehler jeweils unter 1 % des Bereichs), konnten die so geschitzten Werte
fiir einen Korrekturalgorithmus genutzt werden. Bei alleiniger Beriicksichtigung von e
konnte der Fehler von SOS,; ;- auf ein Achtel (ca. 20 ™/s) und der Fehler von SOS,,,, auf
ein Neuntel (ca. 53 ™/s) des urspriinglichen Wertes reduziert werden. Bei weiterer Anwen-
dung eines Korrekturalgorithmus, der ebenfalls d berticksichtigte, konnten die Fehler
noch einmal halbiert werden. Der Fehler von POR nach den Korrekturen lag bei einem
Absolutwert von 1,3 %p, was ca. 5 % des Bereichs in vivo (3 %p - 27 %p [11]) entspricht.

Bei den durchgefiihrten Berechnungen handelt es sich um rein geometrische Berech-
nungen, welche die komplexe Ausbreitung von Ultraschall ignorieren. Nichtsdestotrotz

| 2.5
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lasst sich ein Einfluss von geometrischen Aspekten untersuchen und auch die Frage, ob
das angedachte Sensordesign geeignet ist, um einen Schatzwert fiir AI, mit geeigneten
POR-Fehlergrenzen zu bestimmen. Es wurden viele Parameter verdndert und geeignete
Korrekturalgorithmen entwickelt, deren Anwendbarkeit in der Praxis untersucht werden
muss. Nach den hier vorgestellten Ergebnissen scheint das Sensordesign in der Lage, der
Aufgabenstellung zu geniigen.

2.5.4 Zusammenfassung

Geometrische Berechnungen, unter Annahme eines strahlenférmigen Ultraschallver-
laufs, wurden durchgefiihrt, um das vorgestellte Sensordesign auf Tauglichkeit und Feh-
leranfilligkeit zu untersuchen. Diverse veranderliche Parameter wie Schallgeschwindig-
keiten, Kriimmung des Priifobjekts und Positionierung des Sensors auf dem Priifobjekt
trugen zu den Berechnungen bei und ihre jeweiligen Auswirkungen auf den bestimmten
Porositatsfehler wurden untersucht. Korrekturalgorithmen konnten diesen Fehler deut-
lich von 38 %p auf 1 %p minimieren. Das vorgestellte Sensordesign scheint demnach ge-
eignet, um Porositdt mithilfe eines gemessenen Anisotropie-Indexes mit guter Genauig-
keit abzuschétzen.
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Das Messsystem (siehe Bild 3.1) besteht aus dem neu entwickelten Ultraschallsensor (in
gelb), speziell fiir diese Anforderungen entwickelter Elektronik (blau, rot, violett) und
einem PC mit neu programmierter Software zur Messaufnahme und Auswertung. Im
Folgenden sind die einzelnen Komponenten naher erldutert.

Abbildung 3.1: Das Messsystem: Elektronik und Sensor In gelb ist der Sensor umkreist, die Sen-
deelektronik ist blau, die Vorverstarker sind violett und die Empfangselektronik inklusive weiterer
Verstarker rot gekennzeichnet. Oberhalb der Empfangselektronik befindet sich die Spannungsversor-

gung.

3.1 Der Ultraschallsensor

Bei dem Ultraschallsensor handelt es sich um ein zweidimensionales Ultraschallarray
(Bild 3.2a), welches in Kooperation mit Smart Material GmbH (Dresden, Deutschland)
entwickelt wurde. Die messbaren Pfade sind in Bild 3.2b dargestellt.

Der Sensor besteht aus zwolf runden Ultraschallwandlern (@ 5 mm, 1,5 mm dick) mit
einer Mittenfrequenz von 1 MHz und einer geringen Bandbreite (-3 dB Bandbreite ca.

4%).
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Abbildung 3.2: Sensor und bidirektionale Pfade a) Ein Foto des Sensors mit eingezeichneten
Empfanger- und Sendersektionen; die axiale und die tangentiale Richtung sind gekennzeichnet b)
Die Anordnung der Ultraschallwandler und das Schema der (quasi) bidirektionalen Pfade ist gezeigt:
links die Messpfade der axialen und rechts die Messpfade der schragen Pfade.

3.1.1 Ultraschallwandler

Die Ultraschallwandler sind sogenannte 1-3 Random Fiber Composites, d.h. es handelt
sich um ein zweiphasiges Kompositmaterial, bestehend aus parallel angeordneten, zufal-
lig verteilten aktiven Keramikfasern (@ 250 um, 5A1 Piezomaterial) und Epoxidharz als
inaktiver Phase, welches als Fiillmaterial genutzt wird, siehe Bild 3.3. Die aktiven Fasern
machen dabei ca. 65 % des Gesamtvolumens aus. Der Vorteil dieser Ultraschallwand-
ler im Gegensatz zu einer kompakten Keramik liegt in der hoheren elektroakustischen
Effektivitdt und der besseren akustischen Ankopplung durch eine deutlich niedrigere
akustische Impedanz (6,5 Mrayl gegeniiber 29,3 Mrayl) [53-55]. Eine geringe Querkopp-
lung zwischen den Fasern, welche durch die zufillige Verteilung noch weiter verringert
wird, unterdriickt storende Lateralwellen. Die Stirnflichen der Ultraschallwandler wur-
den mit Kupferzinn (CuSn) bedampft, um Elektroden zum Kontaktieren und Verbinden
der Keramikfasern zu schaffen. Die Masseflache wird dabei iiber die Seiten der Ultra-
schallwandler hinaus weiter gefiihrt, um eine Abschirmung zu gewahrleisten.

3.1
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Abbildung 3.3: Aufbau der Ultraschallwandler Der Ultraschallwandler (@5 mm) enthalt zufallig
verteilte aktive Kreamikfasern (dunkelgrau), die Zwischenrdume sind mit einem Epoxidharz (gelb)
aufgefillt. Die Keramikfasern werden von der einen Seite durch die Signalelektrode (rot) kontaktiert
und von der anderen Seite von der Masseelektrode (hellgrau), welche liber den Rand hinaus als
Schirmung weitergefiihrt wird.

3.1.2 Positionierung der Ultraschallwandler

Gemif3 den Ausfiihrungen in Kapitel 2.3 (ab Seite 11) sind die Ultraschallwandler in
einem 3x4 Raster (Pitch in axialer Richtung 13 mm, in tangentialer Richtung 10 mm)
angeordnet. Jedem Ultraschallwandler ist entweder eine Funktion als Sender oder als
Empfanger zugeteilt. Es befinden sich sechs Empfinger in der Mitte des Sensors, je drei
Sender befinden sich auf den gegeniiberliegenden Seiten der Empfangersektion (verglei-
che Bild 3.2). Als Tragermaterial dient ein stark dimpfender, geschlossenporiger Kunst-
stoftblock (siehe Bild 3.4 links). Zwischen den Sender- und Empfangerbereichen befin-
den sich Graben um eine direkte Schallleitung durch den Sensor selbst zu verhindern.
Im Fertigungsprozess wurde eine Scheibe (Dicke der Scheibe ~ Dicke der Ultraschall-
wandler) von dem Kunststoftklotz abgesagt und Locher in dem gewtiinschten Raster ge-
bohrt, in welchen die Wandler positioniert sind. Durch Verklebung aufgebrachte flexible
Leiterplattenfolien aus Kapton stellen die Kontaktierung zu den Wandlern her (im De-
tail erklart in Kapitel 3.1.3). Anschlieflend wurde die Scheibe mit den Wandlern und den
Leiterplattenfolien (siehe Bild 3.4 mittig) auf den Backingklotz geklebt und die Graben
gesdgt (siehe Bild 3.4 rechts). Koaxialkabel stellen die Verbindung zur Elektronik her; an
den Lotports befindet sich eine elektrische Schirmung in Form von Kupferband.
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Abbildung 3.4: Backing und Kontaktierung via flexibler Leiterplatten Links: Kunststoffblock,
welcher als Trager- und Backingmaterial dient. Mitte: Kontaktierung der bereits positionierten Ultra-
schallwandler mit Hilfe von flexiblen Leiterplatten. Rechts: Fertiger Sensor mit Graben und angeloteten
Koaxialkabeln (Lotports noch nicht elektrisch isoliert).

3.1.3 Kontaktierung der Ultraschallwandler

Auf der Masseseite der Wandler, iiber die der Ultraschall abgestrahlt werden soll, befindet
sich eine gerasterte Massefliche (Schirmung nach AufSen), welche die Masseelektrode
der Wandler kontaktiert und oberhalb der Signalleitungen massiv bis zur Positionier-
ungsvorrichtung ausgefiihrt ist. Die Massefldche ist durch eine Kaptonschicht von der
Umwelt isoliert. Auf Seiten der Signalelektrode der Wandler befindet sich eine mehrla-
gige, flexible Leiterplatte. Sie schlief3t nach auflen jeweils mit einer isolierenden Kapton-
schicht ab. Oberhalb der Signalelektroden ist diese Kaptonschicht ausgespart, um die
Kontaktierung zu ermdglichen. Von dieser Kontaktfldche aus wurden die Signalleitun-
gen entlang des Sensors nach oben gefiihrt, wo sie mit Koaxialkabeln verbunden wur-
den. Die Signalleitungen werden zum Inneren (Backing) des Sensors durch eine massi-
ve Massefldche abgeschirmt. Die Masseflichen nach innen und auflen sind miteinander
verbunden; die Masseflichen von Sendern und Empfingern sind am Sensor getrennt,
um ein elektrisches Ubersprechen zu minimieren. Ca. 10 mm tiefe und 2,5 mm breite
Graben zwischen den Sender- und Empfangssektionen unterbinden die direkte mecha-
nische Weiterleitung eines Storsignals.

Auf eine Anpassungsschicht (,Matching Layer®) wurde verzichtet, da sich diese Schicht
bei der axialen Transmission storend auswirken kann. Zum einen erhoht sie den Ab-
stand der Ultraschallwandler zum Priifkdrper, was wiederum einen grofieren Abstand
zwischen den Ultraschallwandlern erzwingen wiirde (siehe Formel (2.1) auf Seite 9). Zum
anderen kann der Signalweg, welcher durch den kritischen Winkel beeinflusst ist, durch
die in den Sensor eingefiigten Griben unterbrochen und so der Empfang des ersten Si-
gnals verhindert werden.

3.1
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Abbildung 3.5: Schema der Abschirmung und Kontaktierung eines Ultraschallwandlers (verglei-
che Bild 3.4 mittig). Der Wandler befindet sich in einem Loch des Backingmaterials (rosa) und wird
an der Unterseite (Masseelektrode) durch eine gerasterte Masseflache (gestrichelt, beige) kontaktiert.
Die Signalelektrode des Wandlers wird durch eine Signalleitung (rot) kontaktiert, welche wiederum
durch eine massive Masseflache (beige, durchgezogene Linie) zum Inneren des Sensors abgeschirmt
ist. Zwischen den Leitungen (Signal, Masse) und diese umschlieBend befindet sich jeweils eine
Kaptonschicht (grau).

3.1.4 Kalibrierung des Sensors

Die manuelle Anfertigung des Sensors und die per Hand durchgefiihrte Anordnung der
Ultraschallwandler fiihrte zu Abweichungen der tatsachlichen Abstinde von den vorge-
gebenen. Aus diesem Grund war eine Kalibrierung des Sensors essentiell, um eine ho-
he Genauigkeit der Schallgeschwindigkeitsmessung zu erreichen. Es wurde eine Zwei-
Punkt-Kalibrierung an Plexiglas® und Polycarbonat durchgefiihrt. Die Schallgeschwin-
digkeiten SOS der beiden Materialien wurden mit der transversen Transmission im Was-
serbad bestimmt [50] (je 10 Messungen). Fiir Plexiglas® ergab sich eine Schallgeschwin-
digkeit von 2756,0 m/s bei einer Temperatur von 18,6 °C und fiir Polycarbonat eine Schall-
geschwindigkeit von 2263,5 /s bei einer Temperatur von 17,4 °C. Mit dem Sensor wur-
den ebenfalls je 10 Messungen mit Repositionierung im Wasserbad gleicher Temperatur
durchgefiihrt und die Laufzeiten LZ jeder Sender-Empfinger-Kombination bestimmt
und gemittelt. Der kalibrierte Abstand p. berechnet sich nach:

p:=SOS*LZ (3.1)

Der verwendete kalibrierte Abstand ist der Mittelwert aus den Plexiglas®- und den Po-
lycarbonatmessungen. Der Genauigkeitsfehler (Differenz der Mittelwerte von dem vor-
gegebenen SOS-Wert) fiir diese Messungen bei Einsetzten der kalibrierten Abstdnde war
<0,5 s und der Prézisionsfehler (mittlere Standardabweichung) betrug 2,5 m/s fiir alle bi-
direktionalen Pfade.
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Abbildung 3.6: Ubersicht Elektronik Die Versorgungselektronik (blau) liefert die Spannungen fiir
die Sende- und Empfangselektronik. Die Sendeelektronik (rot) wird vom PC (gelb) gesteuert, regt
die Sender des Sensors (beige) an und sendet einen Trigger an die Empfangselektronik (violett). Die
Empfangselektronik wird ebenfalls vom PC gesteuert und empfangt, verstarkt (grau) und digitalisiert
(orange) die Ultraschallsignale des Sensors und leitet diese an den PC weiter. Vor jeder Messung
signalisiert die Empfangs- der Sendeelektronik die Bereitschaft und liefert den Takt fiir die Anregung.

Eine spezielle Elektronik zum Anregen und Empfangen der Ultraschallsignale wurde mit
dem Platinendesignprogramm Target3oo1! (Ing.-Biiro FRIEDRICH, Eichenzell, Deutsch-
land) erstellt und bei der Firma PCB Pool (Beta LAYOUT GmbH, Aarbergen, Deutsch-
land) in Auftrag gegeben. Der Kommunikation mit dem PC dienen drei USB-Module
(FT2232H) der Firma FTDI Chip (Future Technology Devices International Limited,
Glasgow, UK). Diese Module bestehen aus zwei 8-Bit Ports (A und B), welche unabhingig
voneinander konfiguriert werden kénnen. Die Module unterstiitzen verschiedene Funk-
tionen; die hier verwendeten sind der asynchrone First In First Out (F1ro)-Modus (ma-
ximale Ubertragungsrate ca. 10 MHz) und der so genannte asynchrone BitBang Modus.
In beiden Modi konnen die einzelnen Bits je als Ein- oder Ausgang definiert werden.
Im asynchronen F1ro-Modus ist ein externer Takt notwendig, um die anliegenden Da-
ten ein- bzw. die programmierten Daten auszulesen. Der asynchrone BitBang Modus
benotigt keinen vorgegebenen Takt, sondern liest die Daten zu dem von der Softwa-
re vorgegebenen Zeitpunkt aus bzw. ein. Alle benétigten Takte werden von einem 40
MHz Quarz und entsprechenden Frequenzteilern bereitgestellt, wodurch Synchronizitat
gewihrleistet wird. Die Elektronik unterteilt sich in drei Bereiche (vergleiche Bild 3.6):
Spannungsversorgung (3.2.1), Sendeelektronik (3.2.2) und Empfangselektronik (3.2.3),
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welche in die Bereiche Verstarkung/Digitalisierung und Steuerung der Messung unter-
teilt ist.

3.2.1 Spannungsversorgung

Versorgungselektronik

12v
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Abbildung 3.7: Spannungsversorgung Ein Netzteil (gelb) liefert die Grundspannung fiir alle anderen
DC/DC-Wandler (blau). Diese sind jeweils flir unterschiedliche Bereiche zustandig und trennen
die digitalen von den analogen (schwarzer Pfeil zum AD-Wandler in orange bzw. weile Pfeile)
Spannungsversorgungen um Storungen zu minimieren.

Das Netzteil GS220A12-R7B (MEAN WELL, Taiwan) liefert eine Spannung von 12 V bei
einem maximalen Ausgangsstrom von 15 A (max. 180 W). Diese Spannung versorgt zum
einen einen 5 V DC/DC-Wandler (TRACO*POWER TEN 8-1211 von TRAcO Electronic AG,
Baar, Schweiz) und zum anderen eine Spannungswandlerplatine (AN-H59DB1) von Su-
pertex Inc. (inzwischen Microchip Technology Inc., Chandler, Arizona, USA). Erstere
versorgt alle 5 V-Logikkomponenten und die 3,3 V DC/DC-Wandler, letztere erzeugt drei
unabhingig voneinander adjustierbare Ausgangsspannungen (eingestellt auf 10V und
+100 V), die der Versorgung der Anregungspulser dient. Diese Spannungswandlerplati-
ne kann per Software aktiviert oder deaktiviert werden. Ein +5 V DC/DC-Wandler (TMR
3-2421WI, TRACO°POWER) liefert eine von den Logikkomponenten getrennte Spannung
fiir die Verstarker und Vorverstarker.
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3.2.2 Sendeelektronik
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Abbildung 3.8: Sendeelektronik Der Kommunikation mit dem PC dient das gelb umrandete USB-
Modul, welches tber zwei Ports die Pulser (hellblau) und das Triggersignal steuert. Zwischen Port A
und den Pulsern sind noch 2 Decoder (orange und rot) geschaltet, um die Anzahl der Steuersignale zu
erhéhen. Die Kommunikation mit der Empfangsplatine erfolgt iber den dunkelblau eingezeichneten
Anschluss; die Pulser sind tiber die SMA-Anschliisse (griin) mit dem Sensor verbunden.

Die Ultraschallsender werden von bipolaren Pulsern (HV7360, Supertex Inc.) angeregt,
die mit Hilfe von MOSFETS ein +100 V Rechtecksignal (maximaler Strom 2,5 A) erzeugen
und bei Bedarf ein Dampfungsglied zuschalten konnen. Die Beschaltung der Pulser ist
gemdf Datenblatt realisiert. Auf der Platine befinden sich sieben Pulser: einer fiir jeden
Sender und zusitzlich einer als Ersatz. Das USB-Modul 1 wurde fiir die Steuerung der
Anregung genutzt. Dabei regelt Port B die Aktivierung der Pulser und den Start der An-
regung; Port A steuert die Pulser und das Triggersignal mit Hilfe von Decodern, welche
durch die grofie Anzahl der zu steuernden Signale (22) notwendig sind. Das Trigger-
signal startet die Messaufnahme der Empfangselektronik. Port A wird im asynchronen
F1ro-Modus betrieben, was bedeutet, dass die per Software festgelegten Daten auf einen
extern angelegten Takt ausgeschrieben werden. Dieser externe Takt (4 MHz) wird von

33



Kapitel 3 | Das Messsystem

34

der Empfangselektronik bereitgestellt und ist somit mit der Messaufnahme synchroni-
siert. Per Software kann die Frequenz des Rechtecksignals eingestellt werden, allerdings
wird dies beschrankt durch den 4 MHz Takt. Es sind nur Frequenzen mit einer Peri-
odendauer von n*o,5 ps (n € N) moglich. Die Anregungssignale werden per Koaxialkabel
(Anschluss SMA, ca. 1,5 m Lange) an die Sender {ibertragen. Die Ultraschallwandler in
Kombination mit den langen Kabeln fithren zu kapazitiven Anteilen, die durch je eine
in Reihe geschaltete Induktivitét (68 pH) kompensiert wird. Die benoétigte Grof3e der In-
duktivitdt wurde experimentell bestimmt, wobei das entscheidende Kriterium die Hohe
des Anregungssignals war.

3.2.3 Empfangselektronik

Verstarkung und Digitalisierung der Signale

Die Verstirkung der Empfangssignale ist in Bild 3.9, die Digitalisierung der Signale in
dem violett umrahmten Bereich in Bild 3.10 schematisch dargestellt.

Die Ultraschallempfinger sind je {iber ein ca. 20 cm langes Koaxialkabel mit einem Vor-
verstirker verbunden. Jeder Vorverstarker (26 dB, AD979, Analog Devices) besitzt dabei
eine eigene Abschirmung und durch Gleichtaktdrosselspulen entkoppelte Versorgungs-
spannungen (+5 V). Uber ca. 1,5 m lange Koaxialkabel werden die vorverstirkten Signale
an jeweils einen Verstirker (AD8331, Analog Devices) mit variabler Verstirkung (7,5 -
55,5 dB) weitergeleitet, der ein Differenzsignal ausgibt, welches durch externe Beschal-
tung auf +0,8 V beschriankt wird. Die Verstarkung wird mittels einer Verstarkungsspan-
nung (0,04 - 1V) eingestellt, die durch einen Digital-Analog-Konverter (8 Bit, AD9708,
Analog Devices) erzeugt wird. Ein dualer Multiplexer (ADG707, Analog Devices) schal-
tet eines der Differenzsignale zu einem 14 Bit Analog-Digital-Wandler (AD9244, Analog
Devices) durch, der das analoge Signal mit einer Frequenz von 40 MHz in einem Bereich
von +1V digitalisiert.

Da die USB-Module im asynchronen Firo-Modus auf einer deutlich niedrigeren Fre-
quenz arbeiten, dient ein FIr0(SN74V 245, 4096 x 18 Bit), das mit unterschiedlichen Fre-
quenzen ein- und auslesen kann, als Puffer. Fiir eine Messung wird das Firo komplett
beschrieben (Messdauer 102,4 ps) und die Daten direkt im Anschluss mit 5 MHz auf das
USB-Modul 2 iibertragen (Dauer 819,2 us). Das Aufnehmen eines Signals dauert somit
weniger als eine Millisekunde.
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Abbildung 3.9: Verstarkung der Empfangssignale Die SMA-Anschliisse (griin) Ubertragen die

Empfangssignale an die Verstarker (gelb), welche durch einen Multiplexer (rot) selektiert und tber

die blau eingezeichneten SMA-Anschliisse weitergeleitet werden. Die Steuerungselektronik (orange)
stellt einerseits die Verstarkung ein und steuert andererseits den Multiplexer.

Steuerung der Messungen

Der rot umrandete Bereich in Bild 3.10 skizziert den Aufbau der Steuerungselektronik.
Das USB-Modul 3 dient zur Steuerung und Uberwachung der Messung. Ein Port (B)
wird im asynchronen BitBang-Modus betrieben und

regelt den Reset (Zuriicksetzen von Firo, Triggersynchronisation und automati-
scher Messsteuerung),

startet die Messungen,
beschreibt den Digital-Analog-Konverter,
aktiviert die Spannungswandlerplatine,

tiberpriift, ob alle Messungen des Messzyklus (60 Stiick) durchgelaufen sind.
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Abbildung 3.10: Digitalisierungs- und Steuerungselektronik In violett eingezeichnet ist die

Digitalisierungselektronik. Uber die blauen SMA-Anschliisse gelangt ein verstirktes Empfangssignal
zu dem Analog-Digital-Wandler (orange), welcher das Signal mit 14Bit bei einer Frequenz von 40MHz
(griin) digitalisiert. Da das USB-Modul 2 (gelb) eine geringere Ubertragungsrate als der Analog-Digital-

Wandler hat, ist ein FIFO (violett) zwischengeschaltet. In rot hingegen ist die Steuerungselektronik
umrandet. Das USB-Modul 3 (gelb) steuert einen Digital-Analog-Wandler (griin) zur Einstellung der

Verstarker (siehe Bild 3.9) und alle weiteren Steuerungssignale fiir die automatisierte Messsteuerung
(blau) und tberwacht den Messfortschritt. Ein Frequenzteiler (hellblau) verringert die Frequenz des
40 MHz Quarzes (griin) und sorgt somit fiir die Synchronizitat verschiedener Takte.



Die Software

Der andere Port (A) schaltet den Multiplexer und programmiert den Digital-Analog-
Konverter. Uber die Software wird der Start der Messungen initiiert und Port B gibt ein
Signal an die ,,Logik zur automatischen Messsteuerung®. Diese Logikeinheit besteht aus
einfachen Digitalbausteinen wie AND, OR, X0R, D-FlipFlops o. &. und

1.

2.

3.3

sendet ein Bereitschaftssignal an die Anregungselektronik,
wartet auf den Trigger der Anregungselektronik,

startet die Messaufnahme (F1ro liest digitalisiertes Signal ein),

. beendet die Messaufnahme und startet die Ubertragung an USB-Modul 2,

zahlt die Messungen (insgesamt 60 werden automatisch hintereinander gestartet
= ein Messzyklus),

liefert den Takt fiir Port A zum Auslesen der Steuerungssignale fiir den Multiplexer.

Die Software

Die Software wurde mit LabViEw 10 Full Development System (National Instruments,
Austin, Texas, USA) entwickelt und besteht aus zwei Programmen: das Erste dient zur
Steuerung und Aufnahme der Messung, das Zweite der Auswertung der Daten.

3.3.1 Programm zur Steuerung und Aufnahme der Messung

Diese Software kommuniziert tiber die USB-Module (siehe Seite 31) mit der Hardware

und

programmiert die Pulser (Aktivierung, Frequenz, Pretrigger)
programmiert den Multiplexer zur Auswahl des Empfiangers
programmiert die Verstarkung

gibt das Startsignal fiir die Messung an die Hardware

wartet auf das Signal, dass der Messzyklus (60 Signale) beendet ist

speichert die Signale und zusatzliche Informationen (Anregungsfrequenz, Verstar-
kung, Pretrigger)
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Zusitzlich ist es moglich, die Signale und eine rudimentire Auswertung wihrend der
Messung anzuzeigen. Standardméflig werden pro Sender-Empfanger-Kombination 10
Signale gespeichert (insgesamt 360 Signale), was zu einer Messdauer von weniger als ei-
ner Sekunde fithrt. Da pro Messzyklus nur 60 Messungen aufgenommen werden konnen,
missen fiir eine Messung sechs Messzyklen gestartet werden. Fiir den Fall, dass eine
zweite Verstiarkung eingestellt wird, verdoppelt sich die Anzahl der Signale und die Mess-

zeit erhoht sich auf ca. zwei Sekunden.
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Abbildung 3.11: Das Messprogramm In der Programmoberfliche kdnnen selektierte Empfangs-
signale (oberer Graph) angezeigt und die aus diesen Signalen berechneten Schallgeschwindigkei-
ten (unterer Graph und Anzeige rechts daneben) angezeigt werden. Diverse Einstellungen wie
Verstarkung, Pretrigger, Anzahl der zu speichernden Messungen, Filter etc. sind moglich.

Die Notwendigkeit eines Pretriggers ist in Kapitel 3.4.1 auf Seite 41 erlautert. Er ist stan-
dardmiflig auf 10 ps eingestellt.
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Abbildung 3.12: Unterprogramm zur Anzeige aller fiir die Auswertung relevanten Signale Alle
gezeigten Signale stammen aus den (quasi) bidirektionalen Pfaden: die oberen Graphen zeigen die
der axialen und die unteren die der schragen Pfade. Links abgebildet sind jeweils die Empfangssignale
an den Empfangern, die ndher an dem derzeit angeregten Sender liegen und rechts die Signale von
den Empfangern, die sich in groBerer Distanz zu diesem Sender befinden.

3.3.2 Programm zur Auswertung der Daten

Die Auswertungssoftware dient:

o dem Auswihlen und Laden der Messung,

der Mittelung der Messungen,

dem Anzeigen der Signale,

der Bestimmung der Signallaufzeiten,

der Berechnung der Schallgeschwindigkeiten aus den Laufzeiten,

dem Speichern der Daten in einem speziellen Dateiformat (*.tdms).

Dabei kann bei Bedarf ein einstellbarer Filter auf die Signale angewendet werden. Cursor
zeigen an, welche Zeit als Laufzeit bestimmt wurde. Die Kriterien zur Laufzeitbestim-
mung konnen bei Bedarf angepasst werden.
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Abbildung 3.13: Das Auswertungsprogramm Mit diesem Programm kdnnen die Messungen ge-
laden und Ergebnisse gespeichert werden. Die getatigten Einstellungen wie z.B. Threshold werden
ebenfalls gespeichert und bei erneutem Laden automatisch angewendet. Die Laufzeiten der Ultra-
schallsignale werden bestimmt und zur Berechnung der Schallgeschwindigkeiten und der Krimmung
genutzt.
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3.4 Auswertung der Ultraschallsignale

Ein Hochpassfilter (Grenzfrequenz 10 kHz) minimiert niederfrequente Anteile des Si-
gnals. Die in Kapitel 2.4 beschriebenen Auswertungsalgorithmen dienen der Berechnung
von Schallgeschwindigkeit (2.4.1, Seite 13), Kopplungsmediumsdicke und der daraus ab-
geschitzten Krimmung. Um diese Berechnungen durchzufithren, werden die Laufzei-
ten der Ultraschallsignale benétigt. Die Bestimmung der Laufzeit, sowie zweier weiterer
Parameter zur Charakterisierung der Ultraschallsignale (Frequenzverhaltnis und Ampli-
tudenddmpfung) ist nachfolgend erldutert.

3.4.1 Schwellwertbestimmung

Amplitude/ V

Pretrigger

0,6~ T I I 0 0 g 0 g I I i i 0 0 0 0 1 0 0 g 0 D O D O D O O O O
110 105 100 95 90 -85 80 75 T0 65 60 55 50 45 40 35 30 25 20 15 10 05 00 05 10 15 20 25 30 35 40
Time / us

Abbildung 3.14: Veranschaulichung des Pretriggers Uber die Software kann ein Pretrigger (gelb)
eingestellt werden, der die Messaufnahme vor der Anregung (rot) startet. Uber den gelben Bereich kann
das Rauschen bestimmt werden. In blau eingezeichnet ist der Zeitpunkt, ab dem das Ultraschallsignal
am Empfanger ankommt.

Der Schwellwert (oder auch Threshold) dient der Detektion des Signals in der Zeit. Zu
diesem Zweck wurde ein halb-automatisierter Algorithmus implementiert, der diesen
Schwellwert in Abhéngigkeit vom Grundrauschen setzt. Da bei der axialen Transmissi-
on die Signallaufzeiten relativ gering sind (z.B. benétigt der Ultraschall fiir eine Strecke
von 13 mm bei einer Schallgeschwindigkeit von 3900 /s lediglich 3,3 pus) und somit we-
nig Zeit zwischen dem Anregungssignal und dem Messsignal verbleibt um ein Grund-
rauschen zu bestimmen, wurde ein Pretrigger in die Messungen integriert (vergleiche
Kapitel 3.3.1 auf Seite 38). Dieser Pretrigger sorgt dafiir, dass die Messaufnahme 10 s
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vor dem Anregungssignal erfolgt und man ein Ruhesignal aufzeichnet, iiber welches ei-
ne Standardabweichung (= Rauschen) bestimmt wird. Der Bediener kann angeben mit
welchem Faktor dieses Rauschen multipliziert werden soll, um den Schwellwert zu be-
rechnen. Standardmagig ist der Faktor auf 20 gesetzt.

3.4.2 Bestimmung der Laufzeit

Amplitude / V

w A
"
047 0 0 0 D 0 | 0 D i 0 i D D i 0 i D o T 0 D o D (!
25 26 27 28 28 30 31 32 33 34 35 36 37 38 39 40 41 42 43 48 45 46 47 48 49 5
Time / ps

Abbildung 3.15: Algorithmus zum Bestimmen der Signallaufzeit Das Programm sucht nach der
ersten Uberschreitung des Schwellwertes (violett eingezeichnet). Ab diesem Zeitpunkt (rot umkreist,
Punkt 1) wird nach dem ersten lokalen Maximum gesucht (Punkt 2), die Amplitude an diesem Zeitpunkt
bestimmt und ab diesem riickwarts nach der Unterschreitung von 10 % dieser Amplitude gesucht
(Punkt 3). In ndherer Umgebung zu diesem Punkt wird eine Spline-Interpolation durchgefiihrt, um die
Laufzeit (griin) exakter bestimmen zu kdnnen.

Um die Schallgeschwindigkeit berechnen zu konnen, miissen zuerst die Laufzeiten der
Signale bestimmt werden. Die Laufzeit ist definiert als der Zeitpunkt, an dem die Signal-
amplitude 10 % der ersten Amplitude erreicht hat. Sobald der zuvor bestimmte Schwell-
wert iiberschritten ist, wird nach dem ersten lokalen Maximum gesucht. Vom Zeitpunkt
des Maximums aus wird riickwérts nach dem Zeitpunkt gesucht, ab dem 10 % des Maxi-
mums unterschritten sind. Um die Prézision zu verbessern werden dieser Zeitpunkt und
je vier Abtastpunkte vor- und nachher ausgewihlt (Abstand von 25 ns), zwischen denen
je neun zusdtzliche Punkte mit einer Spline-Interpolation hinzugefiigt werden (Abstand
2,5ns). Fiir diesen neuen Datensatz wird wiederum nach einer Unterschreitung der 10 %
gesucht und dieser Zeitpunkt zusétzlich mit den je vier Datenpunkten vor- und nachher
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genutzt, um eine lineare Ausgleichsgerade zu berechnen. Der Schnittpunkt dieser Gera-
den mit den 10 % wird als die Laufzeit des Signals definiert. Durch diese Methode kann
die Laufzeit auch bestimmt werden, wenn der Schwellwert grof3er als die 10 % ist.

3.4.3 Sinusfit der Signale

Laufzeit 10% der.
Amplitude

= Ultraschallsignal

Amplitude / miV

35 s 37 38 39 w 41 42 a3 44 a5 45 a 48 a9 50 51 52 53 54 55 8 57 58 59 &0 &1 62 63 &4 65
Zeit/

Abbildung 3.16: Anpassung eines Sinusfits an ein Ultraschallsignal Der erste Nulldurchgang (ND)
dient als Ausgangspunkt, um den Bereich des Signals (weil3), in dem der Sinusfit (rot) durchgefiihrt
werden soll, zu definieren. Der Endpunkt dieses Bereichs ist variabel und wird nach dem hochsten r?
bestimmt.

Um die Mittenfrequenz des Ultraschallsignals zu bestimmen, wird ein geddmpfter Sinus
mit fiinf variablen Parametern (siehe Formel (3.2)) an die erste detektierte Schwingung
(siehe Bild 3.16) mit Hilfe des Levenberg-Marquardt-Algorithmus angepasst. Da zu er-
warten ist, dass bei Knochenmessungen auch Signale gemessen werden, deren Amplitu-
denddmpfung zu grof3 ist, als dass die erste positive Auslenkung detektiert werden kann,
wird als zusdtzlich verfiigbare Laufzeit die erste Nullstelle mit positiver Steigung des Si-
nusfits gewahlt.

g(t) = Axsin(2mf(t+b,)) » el!=02)*a (3.2)

A entspricht der Signalamplitude in mV, f der Signalfrequenz in MHz, b, der Phase der
Déampfung, b, der Verzogerung der Dampfung und g dem Dampfungsfaktor, welcher
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negativ ist. Die Qualitdt der Anpassung wurde durch die Berechnung des mittleren qua-
dratischen Fehlers und r? abgeschatzt. Da es bereits wihrend der ersten Schwingung zu
Uberlagerungen kommen kann, wurde der fiir den Sinusfit berechnete zeitliche Bereich
flexibel gehalten. Ein automatischer Algorithmus vergroflert und verkleinert den durch
den ersten und zweiten Nulldurchgang definierten Zeitbereich (siehe Bild 3.16) und sucht
nach dem grofiten r? in ndchster Umgebung zum zweiten Nulldurchgang. Bei Versagen
des Algorithmus ist es moglich, den Bereich manuell anzupassen.

3.4.4 Amplitudendampfung und Frequenzverhaltnis

Fiir jeden Pfad wurde das Verhiltnis aus der Amplitude (bestimmt aus der Signalhdhe)
bzw. Frequenz f (ermittelt durch den Sinusfit) der Signale an den hinteren und vorderen
Empfangern eines Pfades berechnet. Die Amplitudenddmpfung wird auf die Strecke nor-
miert, siehe Formel (3.3). D entspricht dabei dem Dampfungsfaktor der Amplitude in dB,
Aj, bzw. A, der hinteren bzw. vorderen Amplitude und s der nominellen Strecke durch
den Knochen (13 mm in axialer und 16,4 mm in schriager Richtung). Die Mittelwerte der
Amplitudenddmpfung D bzw. des Frequenzverhiltnisses F (siehe Formel (3.4)) iiber die
Pfade in axialer und schriger Richtung (D, D,,s bzw. F,, F,, ;) dienen der weiteren
Auswertung.

A h 1
D=-20xlo (—)*— .
g\ )" s (3.3)
i
F=-=— (3.4)
fr
fn :  Frequenz gemessen am hinteren Empfanger eines Pfades
f» ¢ Frequenz gemessen am vorderen Empfanger eines Pfades
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In diesem Kapitel werden erstens der Einfluss von zylindrischen, gerichteten Poren (wie
sie auch im kortikalen R6hrenknochen vorkommen) an Phantomen mit unterschiedli-
chen Porositaten (4.1.1) und zweitens der Einfluss der Knochenkriimmung auf die Schall-
geschwindigkeitsmessungen mit dem Sensor an gekriimmten Phantomoberflichen (4.1.2)
untersucht. Die Messungen an den Kriimmungsphantomen werden mit den Ergebnissen
der geometrischen Kalkulationen (siehe Kapitel 2.5) verglichen und der Algorithmus zur
Kriimmungskompensation (ab Seite 20) getestet. Die Porositatswerte und -fehler werden
mit der Einheit %p (Prozentpunkte) gekennzeichnet, um sie besser von relativen Fehler
abgrenzen zu kdnnen. Die in diesem Kapitel beschriebenen Messungen und Ergebnisse
sind grofdtenteils bereits unter dem Titel “Characterization of a new ultrasound device
designed for measuring cortical porosity at the human tibia: A phantom study” im Jour-
nal Ultrasonics veroffentlicht [56].

4.1 Die Phantome

4.1.1 Porositatsphantome

Um den Einfluss von gerichteten Poren, wie sie in der Kortikalis von Rohrenknochen
vorkommen, auf die SOS in unterschiedliche Richtungen zu bestimmen, wurden in Ko-
operation mit dem Institut fiir Medizintechnik der Universitit Liibeck Phantome mit
unterschiedlichen Porositaten hergestellt. Ein 3D-Drucker (ProJet®3510 HDPlus, KiSTERS
AG, Aachen, Deutschland) fertigte Platten (60 x 60 x 15 mm?) mit Poren (@ 0,4 mm no-
minell) aus dem isotropen Material VisiJet®X an (siehe Bild 4.1 a). Die Poren sind

o zylindrisch,

o durchgingig,

o gleichmiflig verteilt und

o parallel zueinander angeordnet.

Die erste Porenreihe ist mit einem Abstand von o,1mm zu der Messfliche (gekenn-
zeichnet durch Pfeile) positioniert. Die Porosititen reichen von o %p bis 25 %p in 5 %p-
Schritten, wobei lediglich die Porenanzahl, nicht der Porendurchmesser variiert. Um die
tatsachliche Porositdt zu bestimmen, wurden die Phantome jeweils mit einer Prézisi-
onswaage (Auflésung 0,05 g) gewogen und die Dimensionen mit einem Messschieber
(Auflésung 0,01 mm) gemessen. Die aus diesen Werten berechneten Dichten der pordsen
Phantome in Relation zu der Dichte des o %p-Phantoms dienten zur Abschitzung der
tatsdchlichen Porosititen POR, welche nachfolgend aufgelistet sind.



Die Phantome

POR nominell / %p 5 10 15 20 25

POR gemessen / %p 4,6 8,8 13,4 17,3 21,7

Porenrichtung (0°)

(axiale Richtung)

Abbildung 4.1: CAD-Zeichnungen der Phantome a) Die zylindrischen, durchgangigen Poren (@
0,4mm) der Porositatsphantome sind parallel zueinander und gleichmaBig verteilt. Die Richtung
der Poren simuliert dabei die axiale Richtung des Knochens. b) Die Kriimmungsphantome weisen
unterschiedliche Radien auf, welche durch e (Erhéhung gegeniiber einer 20 mm breiten Flache)
ausgedriickt werden. e reicht von 0 mm bis 1,5mm. Die axiale Richtung, die der Knochenachse
entsprechen soll, ist eingezeichnet.

4.1.2 Krimmungsphantome

Ein langer Knochen, wie die Tibia, dhnelt der Form einer R6hre. Wenn eine Ultraschall-
messung entlang der Achse dieser Rohre durchgefiihrt wird, entspricht der Weg annéh-
ernd einer geraden Linie. Bei einer nicht-achsenparallelen Messung wird der Pfad zu-
nehmend ellipsenférmig und der Weg durch den Priifkorper sowie die Dicke des Kopp-
lungsmediums dndern sich. Die Formel (2.4) zur Berechnung der SOS aus der Lauf-
zeit und dem Empfingerabstand beriicksichtigt diese Wegverdnderungen nicht, wes-
halb die durch diese Formel berechnete SOS fehlerbehaftet ist. Aus diesem Grund wur-
den Phantome aus Plexiglas® mit unterschiedlichen Kriimmungsradien entwickelt, um
den Einfluss der Kriimmung auf die Schallgeschwindigkeitsmessung in den achsen- und
nicht-achsenparallelen Pfaden zu untersuchen. Wie bereits in Kapitel 2.4.3 erldutert, wird
die Kriimmung als Erhéhung gegeniiber einer 20 mm breiten Ebene angegeben (Kriim-
mungsindex e, siehe Bild 4.1b). In einer kleinen pCT-Studie an 17 humanen Tibiae ex
vivo ergaben sich Erhéhungen von 0,8 bis 1,4 mm (zweite und dritte Quartilen, interne
Daten). Deshalb sind Erhéhungen von 0,0 mm bis 1,5 mm realisiert worden (0,0; 0,28;

4.1
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0,5;1,0; 1,5), welche einem zylindrischen Radius von 34 mm bis 180 mm plus einer planen
Oberfldche entsprechen.

4.2 Messungen und Auswertung

Zur Untersuchung des Einflusses von Porositat und Kriitmmung auf SOS in verschiedene
Richtungen wurden folgende Messungen durchgefiihrt:

1. Porosititsphantome

(a) Messung in Durchschallung

i. parallel zu den Poren
ii. senkrecht zu den Poren

(b) Messung mit dem Sensor

i. axiale Pfade parallel zu den Poren
ii. axiale Pfade senkrecht zu den Poren

iii. Sensor in 15°-Schritten auf der Oberflache rotiert (nur fiir das 15 %p-
Phantom)

2. Kriimmungsphantome
(a) Sensormessungen in Basisposition um Einfluss der Krimmung zu untersu-

chen

(b) Sensormessung in definierten Fehlpositionen um deren Einfluss in Kombi-
nation mit der Kriimmung zu untersuchen

(c) Sensor in 15°-Schritten auf der Oberfliche fiir eine halbe Drehung rotiert
(nur fiir ein Phantom)
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4.2.1 Messungen an Porositatsphantomen

Vor den Messungen wurden die Phantome in Wasser getaucht und in einer Vakuum-
glocke fiir mindestens drei Stunden einem Unterdruck ausgesetzt, um die Poren mit Was-
ser zu fiillen. Eine Wasserpumpe diente dem Entfernen der noch verbliebenen Luft durch

Ausrichtung des Auslassschlauchs auf die Poren. Alle Messungen erfolgten im Wasser-
bad.

(a) Durchschallung

Transmissionsmessungen parallel und senkrecht zu den Poren, durchgefithrt mit zwei
Ultraschallwandlern (Mittenfrequenz 1,0 MHz) mit einem festen Abstand zueinander,
dienten der Bestimmung der Schallgeschwindigkeiten SOS,- bzw. SOS,,-. Eine Wasser-
messung vor und nach jeder Phantommessung lieferte die Referenzlaufzeit LZ,,.

1.

Abbildung 4.2: Durchschallung der Porositiatsphantome Links: SOS-Messung in Durchschallung
parallel zu den Poren zur Ermittlung von SOSq-. Rechts: SOS-Messung senkrecht zu den Poren zur
Ermittlung von SOSqo-. Nur die erste Porenreihe ist dargestellt und verdeutlicht die Ausrichtung der
Poren zum Ultraschallweg (roter Pfeil). Blau dargestellt sind die Ultraschallwandler; s, kennzeichnet
die Phantomdicke, welche zur Berechnung der SOS benétigt wird.

Die Formel zur Berechnung einer Schallgeschwindigkeit SOS in Durchschallung ist ab-
hangig von der Phantomdicke s, der SOS in Wasser v, der Signallaufzeit im Wasser LZ,,
und der Signallaufzeit mit Phantom im Schallweg LZ, [50]:

s
$OS = g 1
%412, 12, (41
Die Phantome wurden je dreimal abwechselnd mit den Poren parallel und senkrecht
zum Schallweg gemessen (siehe Bild 4.2) und die Wassertemperatur 9 notiert. Die Was-
serschallgeschwindigkeit v in Abhéngigkeit von der Temperatur berechnet sich nach der
Formel von Lubbers und Graaf [57]:
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~ m/fg ~ m/S X
V =1404,30/s + 4,7— * 9 — 0,04—9 (4.2)
OC OC2

Die Dicke der Phantome wurde mit einem digitalen Messschieber (Auflosung 0,01 mm)
fiinf Mal gemessen und der Mittelwert als s, gesetzt. Die Laufzeit war definiert als die
Differenz zwischen dem Zeitpunkt, an dem das Signal 10 % der ersten positiven Ampli-
tude erreicht hatte, und dem Start der Anregung.

Pro Phantom und Ausrichtung (parallel / senkrecht) wurde die Standardabweichung SD
der drei SOS berechnet. Der mittlere quadratische Fehler RMSE war als Prézision defi-
niert und berechnete sich aus der Wurzel der Mittelwerte der quadrierten SD (je zwei fiir
insgesamt sechs Phantome) mit n = 12 (Anzahl der SD):

" SD?
RMSE = / 2= SDi (4.3)
n

Zur Fehlerabschitzung wurde der Fehler nach dem Fehlerfortpflanzungsgesetz berech-
net. Die einzelnen Rechenschritte sind in Anhang A erldutert.

(b) Messungen mit dem Sensor

Der Sensor wurde auf jedem Porosititsphantom mit den axialen Pfaden abwechselnd
parallel (o ° und 180 ° bzw. axial) und senkrecht (90 ° und 270 ° bzw. tangential) zu den
Poren auf der Messflache positioniert (siehe Bild 4.3) und fiinf Repositionierungsmes-
sungen durchgefiihrt. Die Phantome waren in einer Halterung mit gekennzeichneten
Winkeln platziert, um Positionierungsfehler zu minimieren. Um die beiden Methoden
zur Bestimmung der Laufzeit miteinander zu vergleichen, wurden sowohl die Laufzeit,
die mit der 10 %-Methode errechnet wurde, als auch die durch den Sinusfit bestimmte
Laufzeit (siche Kapitel 3.4.3) fiir die SOS-Berechnung genutzt. Fiir die beiden parallelen
Positionen (o ° und 180 °) berechnete sich der schrage Anisotropie-Index AI; nach For-
mel (2.12), wobei SOS i, die mittlere SOS aus allen drei axialen Pfaden war. Die Ampli-
tudenddmpfung D wurde bestimmt und ebenso das Frequenzverhdltnis F (siehe Kapitel
3.4.4), welches sich aus dem Sinusfit berechnen lésst (siehe Kapitel 3.4.3).

Fiir das 15 %p-Phantom wurden zusitzliche alle 15° Messungen (3 Repositionierungen)
fiir eine ganze Rotation durchgefiihrt, um ein SOS-Profil zu erhalten.

Lineare Regressionen zwischen der tatsichlichen Porositit POR und den mit Ultraschall
bestimmten Parametern (SOS, AI, F, D) dienten der Untersuchung des Porositdtsein-
flusses auf diese Parameter. Verschiedene Kombinationen der Parameter bei den poren-
parallelen Messungen in multivariaten Modellen sollten das beste Vorhersagemodell der
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Abbildung 4.3: Positionierung des Sensors auf einem Porositatsphantom Links: Der Sensor wird
mit den axialen Pfaden parallel zu der Richtung der Poren mittig aufgesetzt. Die axialen Pfade messen
SOSaxial Und die schragen Pfade SOSs;,s.. Rechts: Der Sensor wird mit den axialen Pfaden senkrecht zu
der Porenrichtung mittig aufgesetzt. Die axialen Pfade messen SOS:ang.

Porositit ermitteln. Der RMSE dieser Modelle représentierte den Genauigkeitsfehler der
jeweiligen Methode.

4.2.2 Messungen an Krimmungsphantomen

Die Messungen der Kriimmungsphantome erfolgten ausschliefllich mit dem Sensor in
einem Wasserbad. Sowohl der Sensor als auch die Phantome waren zur besseren Posi-
tionierung in Halterungen fixiert. Die Basisposition des Sensors auf den Phantomen war
folgendermafien definiert:

« der Sensor war horizontal ausgerichtet,
o die axialen Pfade waren entlang der Zylinderachse des Phantoms ausgerichtet,

o der mittlere axiale Pfad war in Kontakt mit der Phantomoberfliche.

Die Auswertungsmethode des Sinusfits wurde nicht angewendet, da diese Auswertung
sehr zeitintensiv ist und keine Auswirkung auf die Frequenz zu erwarten war. Nur der
Schallgeschwindigkeitswert des mittleren axialen Pfades war als SOS,y;, fiir die Berech-
nung von Al; nach Formel (2.12) definiert. Da die relevante Zielgrofle die Porositidt POR

| 4.2
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war, wurde der durch die Kriimmung induzierte Fehler auch als Fehler in der POR-
Abschitzung angegeben. Die durch die Porosititsphantommessungen gewonnene For-
mel der Regressionsgeraden zwischen SOS und POR diente der Berechnung eines POR-
Wertes. Die Abweichung dieses Wertes von dem tatséchlichen POR-Wert o %p quantifi-
ziert somit den Einfluss der Fehlerquelle Kriimmung auf den Fehler in der POR-Bestim-
mung.

(a) Basisposition

Zur Untersuchung des Einflusses der Kriimmung auf SOS,, und SOS;, .- wurden alle
Kriimmungsphantome an vier Tagen mit fiinf Repositionierungen (insgesamt 20 Mes-
sungen) in der Basisposition gemessen. Am planaren Phantom fanden insgesamt 15 Mes-
sungen an drei Tagen statt.

Fiir jede Messung berechnete sich der abgeschitzte Kriimmungsindex e, wie in Kapitel
2.4.3 beschrieben. ey, SOS ;.1 und SOS;,-wurden mit dem tatsichlichen Kriimmungs-
index e korreliert. Die Steigung r, der Regressionsgeraden der SOS;,.--Abweichungen
gegen e, fungierte als Korrekturterm fiir SOS,; s 1orr.e:

SOS;;5° korre =SO850 + 70 % € (4.4)

(b) Fehlpositionen

Um den Einfluss von Fehlpositionierungen auf SOS zu bestimmen, wurde der Sensor in
definierten Falschpositionierungen (fiinf Repositionierungen) in Relation zur Basispo-
sition aufgesetzt (vergleiche Bild 4.4):

Rotation: Verinderung des Winkels zwischen axialen Pfaden und Zylinderachse
(+10°in 5° Schritten)

o Verschiebung: Verschiebung des Kontaktpunktes senkrecht zu der Zylinderachse
(+10 mm in 5 mm Schritten)

Hohe: Verinderung des Abstands zwischen Sensor und Phantomoberfliche (von
o bis 3 mm in 1 mm Schritten)

Verkippung: Drehung des Sensors um die horizontale Achse (+4 ° in 2 ® Schritten)

Die SOS-Verianderungen ASOS berechneten sich als Differenz zu der jeweils korrespon-
dierenden SOS der Basisposition. Fiir die Hohenverdnderung wurde SOS,, .- gemif3 For-
mel (4.4) korrigiert und die Laufzeiten des mittleren axialen Pfades genutzt, um eine
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Abbildung 4.4: Definierte Falschpositionierungen des Sensors auf den Kriimmungsphantomen
Insgesamt vier Freiheitsgrade wurden definiert verandert: die konstante Kopplungsmediumsdicke
(Hohe), der Winkel der axialen Pfade zur Zylinderachse (Rotation), eine inkonsistente Kopplungsme-
diumsdicke (Verkippung) und die senkrechte Verschiebung des Sensors zur Zylinderachse.

geschitzte Hohe d, zu berechnen (gemaf3 Formel (2.18)). Die Korrelation von SOS; o korr.c
mit dem Produkt aus e, und d, zeigte den kombinierten Einfluss von Hohe und Kriim-
mung auf SOS,, .. Die Steigung r,, dieser Regressionsgeraden diente in einer neuen Kor-
rekturformel zur weiteren Fehlerminimierung von SOS,:

SOSy;50 korr = SOSy,.50 + €g * (T + 1 * dy) (4.5)

(c) Rotation

Fiir ein Krimmungsphantom (e = 1mm) wurde der Sensor in 15 °-Schritten auf dem
Phantom um eine halbe Rotation gedreht und der Verlauf von SOS,y;,; und SOS;;, .- iber
den Winkeln aufgetragen. Geometrische Kalkulationen (vergleiche Kapitel 2.5) an ei-
nem isotropen Zylinder mit identischer Kriimmung und gleicher Schallgeschwindigkeit
fungierten als Vergleich. Dabei wurde einmal die Drehung des Sensors mit Punktwand-
lern und einmal die Drehung des Sensors mit kreisformigen Wandlern (@5 mm) simu-
liert. Fiir letzteres Szenario blieb das Sensordesign erhalten, jedoch verkiirzte sich auf
Grund der Wandlerausdehnung die Strecke zwischen Sender und Empfinger um jeweils
5mm, da die Sende- und Empfangspunkte der Wandler auf einem Kreis mit einem Ra-
dius von 2,5 mm um den Mittelpunkt (identisch mit Position des Punktwandlers) lagen.
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Fiir die Laufzeitberechnung wurde immer der kiirzeste Abstand zwischen Sender und
Empfanger gewdhlt, fiir die Auswertung dnderte sich hingegen nichts.

4.3 Ergebnisse

4.3.1 Ergebnisse Porositatsphantome

Die Durchschallungsmethode ergab eine SOS von 2448,1™/s mit einem absoluten Feh-
ler von 4,5ms fiir das o %p-Phantom. Der Prizisionsfehler der Durchschallung betrug
1,3 s, der maximale Genauigkeitsfehler war kleiner als 10 m/s. Fiir den Sensor sind die
Prézisionsfehler der SOS fiir die Laufzeitbestimmung mit der 10 % Amplitude angege-
ben, in Klammern der entsprechende Prézisionsfehler der Sinusfitmethode. Fiir die SOS-
Messungen mit den axialen Pfaden des Sensors betrug der Repositionierungsfehler fiir
SOS.yial 2,0 /s (0,5™/s) und 4,3 s (4,17/s) fiir SOSane. SOS,; hatte eine Prazision von
5,7 s (1,3m/s). Die mittlere Standardabweichung fiir die Drehung um 180 ° war 3,1™/s
(3,1m/s) fiir SOSqgial> 3,2™s (5,6 Ws) flir SOS,g und 1,7 /s (3,1ms) fiir SOS,;co. Das Fre-
quenzverhéltnis parallel bzw. in einem Winkel von 37,5 ° zu den Poren lag zwischen 0,875
und 0,902 bzw. 0,670 und 0,905 mit einem Prazisionsfehler von 0,001 bzw. 0,004. Die
Amplitudenddmpfung parallel bzw. in einem Winkel von 37,5° zu den Poren variierte
zwischen 9,2 48/cm und 10,7 9¥/cm bzw. 7,9 9B/cm und 10,1 98/cm mit einem Prizisionsfehler
von 0,03 98/cm bzw. 0,08 4B/cm,

Mit steigender POR sanken die SOS-Werte (siehe Bild 4.5) und die Frequenzverhaltnis-
se; die Amplitudenddmpfungen waren signifikant positiv (p <o0,01) mit POR korreliert.
Das Bestimmtheitsmaf} r? und die Steigungen der Einzelkorrelationen sind in Tabelle 4.1
aufgelistet.

SOS,,s-(10 % Methode) konnte POR mit einem Fehler von 0,37 %p vorhersagen. Die Hin-
zunahme des Frequenzverhiltnisses in 37,5° Richtung verringerte den Fehler um ein
Viertel auf 0,27 %p. Analog dazu konnte die durch den Sinusfit ermittelte SOS,; ;. in Kom-
bination mit dem Frequenzverhaltnis in 37,5 ® Richtung POR mit einem Fehler von 0,32 %p
vorhersagen. Andere Parameter waren ebenfalls signifikant mit POR korreliert (siehe Ta-
belle 4.1), lieferten aber keine bessere Abschétzung.

Der SOS-Verlauf (10 % Methode) gemessen fiir das 15 %p-Phantom ist in Bild 4.6 darge-
stellt. Es weist einen verzerrten Kosinus auf, mit grofleren Prazisionsfehlern senkrecht zu
der Porenrichtung. Des weiteren war die Signaldimpfung senkrecht zu den Poren grof3er,
was sich in einer nahezu halbierten Signalamplitude im Gegensatz zu der Signalampli-
tude parallel zu den Poren widerspiegelte.
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Abbildung 4.5: Abhdngigkeit der SOS von POR und Messrichtung Die Laufzeitbestimmung bei
10% der Amplitude ist mit 10 %, die Laufzeitbestimmung via Sinusfit mit Sinus und die Durch-
schallungsmessung ist mit DS abgekiirzt. Mit zunehmender POR sanken alle SOS, wobei SOS.ng am
starksten und SOS ;a1 am schwachsten beeinflusst wurde. Der Einfluss auf SOSs3; s- lag dazwischen.

Tabelle 4.1: Einzelkorrelationen der Ultraschallparameter mit der Porositat

Steigung je %p-POR
Parameter r? Fehler POR
MW SD
SOS, - 0,985** -6,6 m/s 0,01 /s 1,0 %p
Durchschallun °
& SOSg0° 0,998** -13,2 /s 0,07 M/s 0,4 %p
SOSaxial 0,983 -6,5m/s 0,2 /s 1,1 %p
Laufzeit bei SOS;,5 0,998** -11,2 /s 0,3 Ws 0,4 %p
10 % Amplitude ~ SOS;apg 0,998** -13,1 /s 0,2 /s 0,4 %p
Al 0,972** 0,0043 0,0003 1,4 %p
SOS xial 0,980** -7,0 mMfg 0,2 M/s 1,1 %p
SOS,. 0,991** -10, 0,2Mm 0,8 %
Laufzeit Sinusfit 375 99 - 9 s /s op
SOStang 0,995 -13,9 Ws 0,4 /s 0,6 %p
Al 0,826** 0,0037 0,0001 4,4 %p
Frequenzver- axial 0,689% -0,0011 0,0001 4,5 %p
haltnis 37,5 ° 0,505% -0,0081 0,0002 5,7 %p
Amplituden- axial 0,861* 0,065 9B/cm 0,001 4B/cm 3,0 %p
ddmpfung 37,5 ° 0,581* 0,078 dB/cm 0,008 dB/cm 5,2 %p

** p <0,0001 * p <o,01
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Abbildung 4.6: Schallgeschwindigkeitsverlauf des 15 %p-Phantoms Die graue Kurve ist ein
Kosinusfit, berechnet aus den SOS-Werten parallel zu den Poren und £15° und +30° zu ihnen. Die
Prazisionsfehler sind senkrecht zu den Poren gréBer als parallel zu den Poren. Dargestellt sind die
Mittelwerte £Standardabweichungen.

4.3.2 Ergebnisse Krimmungsphantome
(a) Basisposition

Auf SOS,i, hatte die Kriimmung nur einen geringen Einfluss, der zu einem Fehler (RM-
SE) von 5,5ms fithrte. SOS,,.. zeigte einen linearen Abfall mit zunehmendem Kriim-
mungsgrad von -124,9 ™smm (RMSE = 5,9ms, p < 0,0001, siehe Bild 4.7), welcher zu
einem Anstieg der abgeschdtzten POR, berechnet nach Formel (4.6) (ermittelt durch die
Porositdtsphantome), zu einem Maximalwert von 16,8 %p bei der maximalen Kriimmung
tithrte. SOS;,;; entspricht der tatsachlichen SOS der Phantome und musste berticksichtigt
werden, da die Material-SOS der Porosititsphantome und der Kriimmungsphantome
unterschiedlich waren (24811 vs. 2770 m/s), was zu einem Offset in POR gefiihrt hatte.
Da nur der durch die Krimmung induzierte Effekt untersucht werden sollte, ist die-
ses Vorgehen notwendig. Der nach Formel (2.13) abgeschitzte Kriimmungsindex e, un-
terschétzte den tatsachlichen Kriimmungsindex e um 18 % mit einem Fehler von 0,021 mm,
r’=0,998 und p < 0,0001.

POR =0,0893 * (SOS;,;; — SOS;, ) (4.6)

Durch die Anwendung des Korrekturalgorithmus konnte der Fehler von SOS,;, . auf <5 m/s
verringert werden, was einen Porosititsfehler von 0,3 %p zur Folge hitte.
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Abbildung 4.7: Abhangigkeit von SOS ;. und SOS3; 5s-von der Kriimmung SOS,,;, (Dreiecke) blieb
nahezu konstant, wohingegen SOS3; 5> mit zunehmendem Krimmungsindex e sank. Gezeigt sind
jeweils die Mittelwerte aller entsprechenden Pfade und die dazugehorigen Standardabweichungen.

(b) Fehlpositionierung

34 von insgesamt 450 Messungen mussten ausgeschlossen werden, da bei extremen Fal-
len (z.B. maximale Hohe oder maximale Verschiebung in Kombination mit der starksten
Kriimmung) das Wassersignal vor dem Phantomsignal die vorderen Empfinger erreich-
te. SOS, i Variierte in einem Bereich von 25 m/s bis -16 m/s (SD < 5,5 m/s), wobei der mittlere
axiale Pfad die geringste Variabilitdt aufwies (Bereich 17 m/s bis 10 w/s; SD < 4,3 m/s; verglei-
che Bild 4.8).

In Graph 4.9 ist der Einfluss der Fehlpositionen auf SOS,, ;- dargestellt. Die Verschiebung
wies die geringsten Abweichungen auf (zwischen 15 ™/s und -13 /s, SD < 6,5 m/s), wenn die
starkste Kriimmung in Kombination mit der gréfiten Verschiebung (+10 mm), bei der
die Abweichung auf 100 ™/s anstieg, ignoriert wird.

Die Differenz der SOS,, .- war bei der Fehlposition “Rotation” in der Basisposition bei
allen Kriimmungsphantomen am geringsten.

Verkippung sorgte fiir einem SOS;, ..-Anstieg mit einem Minimum bei ca. -1 %p. Eine An-
hebung des Sensors zeigte nur in Kombination mit dem Kriimmungsradius einen Ein-
fluss auf SOS, ;.. Die grofite Abweichung trat bei der grofiten Kriimmung auf, wohinge-
gen bei einer flachen Oberfliche kein systematischer Fehler beobachtet werden konnte.
Die mit Hilfe des mittleren axialen Pfades abgeschitzte Hohe tiber der Phantomober-
fliche korrelierte linear mit der nominellen Hohe (> = 0,97, RMSE = 0,19 mm, p <
0,0001), unterschitzte diese allerdings um 11 %. Die lineare Regression der SOS,,.-Ab-
weichung (bereits um den Kriimmungsindex korrigiert, siehe Formel (4.4)) mit dem Pro-
dukt aus abgeschitzter Hohe d, und abgeschitzter Kriimmung e, zeigte einen linearen
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Abbildung 4.8: Einfluss der Fehlpositionen in Kombination mit Krimmung auf SOS,,;, Die
Basisposition stimmt jeweils mit dem Wert Null der Abszisse (iberein. Auf der Ordinate sind die
Abweichungen der SOS-Werte zu denen der Basisposition aufgetragen. Dargestellt sind die Mittelwerte
und Standardabweichungen.
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Abbildung 4.9: Einfluss der Fehlpositionen in Kombination mit Kriimmung auf SOS3;5- Die
Basisposition stimmt jeweils mit dem Wert Null der Abszisse Uberein. Auf der Ordinate sind die
Abweichungen der SOS-Werte zu denen der Basisposition aufgetragen. Dargestellt sind die Mittelwerte
und Standardabweichungen.
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Verlauf (siehe Graph 4.10). Die Steigung dieser Regression lag bei ry, = -11,3 Ws mm?.
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Abbildung 4.10: Zusammenhang zwischen SOS3; 5 korr e Und der Kombination aus abgeschitz-
ter Hohe d; und Kriimmungsindex e, Die bereits um e, korrigierte SOS3z; 5- nimmt mit dem Produkt
eg + d, ab. Die Steigung der Regressionsgeraden (rot) kann flr eine weitere Korrektur genutzt werden.

Die Fehlpositionen fithrten zu einem Fehler in abgeschétzter POR von 0,6 %p (Bereich
von -1,5 %pbis 3,3 %p), wenn der Kriimmungskorrekturalgorithmus (Formel (4.4)) ange-
wendet wurde. Durch eine Erweiterung dieses Algorithmus um die geschitzte Hohe d,
(Formel (4.5), Korrektur um Gerade in Abbildung 4.10) reduzierte sich der POR-Fehler
auf 0,4 %p (Bereich von -1,8 %p bis 1,7 %p).

(c) Rotation

Die Profile der SOS,yi, und SOS;, -liber den jeweiligen Winkeln zwischen dem Pfad und
der Zylinderachse sind in Abbildung 4.11 dargestellt. Die berechneten Profile fiir Punkt-
bzw. Kreiswandler sind in Abbildungen 4.12 und 4.13 visualisiert.

Die gemessenen Profile zeigten eine gréfere Ahnlichkeit mit den berechneten Kreis- als
mit den Punktwandlern. Die SOS,...-Profile waren fiir alle Graphen um ca. 75 ° zueinan-
der verschoben. Die durch die Drehung in Kombination mit der Kriimmung induzierten
SOS-Anderungen waren fiir SOS,y;, und SOS,, <bei den Messungen 285 ™/s bzw. 305 ™s,
bei den berechneten Kreiswandlern 270 /s bzw. 340 ™/s und bei den berechneten Punkt-
wandlern 32 m/s bzw. 370 s,
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Abbildung 4.11: SOS-Profile der Sensorpfade bei Rotation des Sensors auf dem Kriimmungs-
phantom (e = 1 mm) Dargestellt sind Mittelwerte +Standardabweichungen. Die SOS.ia zeigten
einen dhnlichen Verlauf, die SOSs;s5--Profile sind um ca. 75 ° zueinander verschoben. Der durch die
Drehung induzierte Unterschied in SOS,,ia1 und SOSs7 sewar dhnlich, allerdings zeigten die SOS einen

unterschiedlichen Offset.
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Abbildung 4.12: Berechnete SOS-Profile fiir Punktwandler bei Rotation des Sensors auf dem
Kriimmungsphantom (e = 1 mm) SOS,,;, der duBeren Pfade zeigten einen identischen Verlauf,
der von dem des mittleren Pfades abwich. Die SOSs;s--Profile sind dhnlich, allerdings um ca. 75°
zueinander verschoben. Die durch die Drehung induzierte Anderung der SOS ist fiir SOS,,i, deutlich

geringer als fir SOS37 s-.
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Abbildung 4.13: Berechnete SOS-Profile fiir Kreiswandler bei Rotation des Sensors auf dem
Kriimmungsphantom (e = 1 mm) Die SOS,,i, zeigten einen dhnlichen Verlauf, die SOS;; s--Profile
sind um ca. 75 ° zueinander verschoben. Der durch die Drehung induzierte Unterschied in SOS ;4 und
SOSs7s-war dhnlich, allerdings zeigten die SOS einen unterschiedlichen Offset.

4.4 Diskussion

Messungen an Porositdts- und Kriimmungsphantomen wurden durchgefiihrt, um den
Einfluss von zylindrischen, gerichteten Poren und von einer moglichen Knochenkriim-
mung auf die SOS-Messungen mit dem Sensor zu untersuchen. Durchschallungsmes-
sungen der Porositdtsphantome dienten der Verifizierung der mit dem Sensor gemesse-
nen SOS,y,1 und SOS,p,. Der in theoretischen Berechnungen entwickelte Algorithmus
zur Kriimmungskompensation konnte erfolgreich an den Kriimmungsphantomen gete-
stet werden. Im Folgenden werden die Ergebnisse der Messungen diskutiert.

4.4.1 Porositatsphantome

Die mit den axialen Pfaden (10 % Methode) und der Durchschallungsmethode bestimm-
ten SOS in axialer (o °) und tangentialer (9o °) Richtung stimmten gut mit einem Fehler
von 2 /s (RMSE) bei einer maximalen Differenz von 8 m/s iberein.

Limitationen der Porositdtsphantome waren

o die gleichmiflige Verteilung der Poren mit einem konstanten Porendurchmesser
von 0,4 mm, welcher sich am oberen Limit der gefundenen Poren in vivo orientiert,
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o die Material-SOS, welche deutlich niedriger als die Knochen-SOS ist (2450 ™/s vs.
3900 Ms),

o die planare Oberfliche, die jegliche geometrischen Aspekte aufler Acht ldsst und

o die konstante und im Verhaltnis zur Wellenldnge (ca. 2,4 mm) sehr grof3e Dicke
von 15 mm, die in Kombination mit der gleichméfSigen Porenverteilung keine Un-
tersuchung von Eindringtiefe bzw. Tiefensensitivitdt ermoglicht.

Ein kleinerer Porendurchmesser von 0,3 mm lief} sich nicht konsequent mit der Aufl6-
sung des 3D-Druckers umsetzen, da in dem Fall nicht alle Poren durchgiangig waren und
nicht komplett mit Wasser gefiillt werden konnten. Lufteinschliisse konnen bei Ultra-
schallmessung verheerende Auswirkungen haben, weshalb der grofiere Porendurchmes-
ser gewahlt wurde, um eine Fiillung der Poren mit Wasser zu garantieren. Des Weiteren
wirken sich groflere Poren nachteiliger auf die Knochenstérke aus als kleine Poren [58].
Die parallele Ausrichtung der Poren stimmt mit den vorhandenen Gegebenheiten in vivo
tiberein, bei denen die Poren hauptsachlich entlang der Knochenachse orientiert sind.
Trotz dieser Limitationen konnte der in Simulationsstudien [43-48] beschriebene Effekt
der Porositdt auf die Elastizitdtskoeffizienten bzw. SOS in unterschiedliche Richtungen
bestatigt werden. Bossy et al. [43] berichtete fiir eine Porositit von 15 %p einen doppelt
so hohen Abfall fiir die SOS senkrecht zu den Poren im Vergleich zu der SOS paral-
lel zu den Poren, was fiir das 15 %p-Phantom ebenfalls der Fall war (Abfall von 76 m/s
vs. 160 M/s). Unter Ausnutzung dieses Effekts konnte eine geschétzte Porositéit mit einem
Fehler von 1,4 %p durch eine sequentielle Messung von SOS,y;,; und SOS,, .- berechnet
werden. Entgegen der urspriinglichen Annahme, dass der Anisotropie-Index (AI,) die
Porositat am besten vorhersagen kann, korrelierte SOS,, .. besser mit der Porositit und
konnte diese mit einem deutlich geringeren Fehler von 0,37 %p vorhersagen. Ebenfalls
durch die Porositit beeinflusst schien die Frequenz der Ultraschallwelle zu sein. In ei-
nem multivariaten Modell ging sie zusitzlich zu SOS,, .- signifikant ein und verringerte
den Porositdtsfehler auf 0,27 %p. Dieser Fehler entspricht ca. 1% des Porositdtsbereichs
in vivo (3 - 27 %p). Der Umstand, dass SOS,,..die Porositit besser vorhersagte als ein
Parameter, der sowohl SOS,y;, als auch SOS,,. beriicksichtigte, kann mdglicherweise
durch die identische Material-SOS der Porosititsphantome erklart werden. Eventuell ist
der Anisotropie-Index unabhingiger von dieser und kann deshalb bei unterschiedlichen
Material-SOS, wie sie bei Knochen zu erwarten sind, die Porositit besser vorhersagen als
SOS, ;- alleine.

Im Gegensatz zu dem von Chung et al. [52] beschriebenen Kosinusprofil der kortikalen
SOS (humaner Knochen ex vivo wie z.B. Femur und Tibiaschaft), wies das 15 %p-Phantom
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ein gestortes Kosinusprofil auf. Die Signalamplitude senkrecht zu den Poren war im Ver-
gleich zu der in paralleler Richtung nahezu halbiert, was zu einem erh6hten Prézisions-
fehler fiihrte. Orthotrophe Materialien weisen nicht zwangslaufig ein sinusférmiges Ge-
schwindigkeitsprofil auf, sondern konnen auch durch breitere Téler und schmalere Spit-
zen charakterisiert sein [59-61], wie das Profil des 15 %p-Phantoms. Folglich schien es
nicht sinnvoll zu sein, fiir diese Porosititsphantome eine tangentiale SOS aus den gemes-
senen SOS,x;, und SOS,;, . zu berechnen. Moglicherweise trifft diese Limitation nicht fiir
Messungen an kortikalem Knochen zu, aufgrund von dessen dokumentiertem Sinusver-
halten.

4.4.2 Krimmungsphantome

Die Kriimmung fiir sich genommen hatte lediglich einen geringen Einfluss auf SOS a1,
welcher zu einem Fehler von 5,5 /s fithrte. In Kombination mit den Fehlpositionen war
der Fehler kleiner als 7 m/s. Nur die Rotation hatte einen systematischen Effekt auf SOS,y;a1,
welche mit zunehmendem Drehungswinkel in Kombination mit der Kriimmung leicht
erhoht wurde, siehe Bild 4.8 rechts oben, was zu einer maximalen Abweichung von 25 m/s
bei der starksten Kriimmung und dem grofiten Rotationswinkel fithrte. Diese Ergebnisse
legen nahe, dass eine gekriimmte Oberfliche wie erwartet keinen kritischen Einfluss auf
SOS, a1 der bidirektionalen Pfade hat.

Die SOS,,,- der quasi bidirektionalen Pfade reagierten empfindlicher auf Kriimmun-
gen und Fehlpositionen als die der axialen Pfade. Mit zunehmender Kriimmung nahm
SOS,, - linear ab, was auch schon in den geometrischen Berechnungen vorhergesagt wur-
de (siehe Kapitel 2.5), welche den Effekt allerdings um 28 % tiberschétzten. Die Phantom-
kriimmung und die Hohe des mittleren axialen Pfades iiber dem Phantom, die mit Hil-
fe der geometrischen Formeln berechnet wurden, unterschétzten die nominellen Werte
um 18 % bzw. 11 %; konnten allerdings trotzdem in Korrekturalgorithmen genutzt wer-
den. Der Fehler der durch die Kriimmung falsch geschitzten Porositdt konnte mit Hil-
fe dieser Algorithmen reduziert werden. Die maximale Abweichung sank von 17 %p auf
0,4 %p. Theoretische Kalkulationen (siehe Kapitel 2.5) deuten darauf hin, dass die durch
die Kriimmung induzierte Abweichung der in nicht-achsenparallelen Pfaden gemesse-
nen SOS ebenfalls durch die intrinsische SOS beeinflusst wird: mit gréferer SOS wird
auch der Einfluss der Kriimmung grof3er. Dies muss bei der Messung der Knochen-SOS
beachtet werden, da diese deutlich grof3er ist, als die Phantom-SOS (3900 m/s vs. 2770 m/s).
Bei der Drehung des Sensors auf dem e = 1 mm Kriimmungsphantom zeigte sich, dass die
quasi bidirektionalen Pfade einen anderen Verlauf aufwiesen als die richtigen bidirektio-
nalen Pfade (vergleiche Bild 4.11). Dieser Unterschied konnte in theoretischen Berech-
nungen bestitigt werden und ist offensichtlich in der Anordnung der Ultraschallwandler
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begriindet. Da bei der Drehung der Mittelpunkt mit dem des Sensors iibereinstimmte,
war der einzige Pfad, dessen Mittelpunkt ebenfalls dem Drehpunkt entsprach, der mitt-
lere axiale Pfad. Die Berechnungen zeigten ebenfalls, dass die Approximation der Wand-
ler als Punktquellen zu grofieren Abweichungen fithrten. Durch das Hinzufiigen eines
Radius um den Mittelpunkt der Wandler néhrten sich die berechneten Ergebnisse den
gemessen Werten an. Eine erneute Berechnung der in Kapitel 2.5 durchgefiihrten Kal-
kulationen mit Kreiswandlern schien deshalb sinnvoll zu sein, um die Auswirkung von
Knochenkriimmung auf die schrigen Pfade besser abschétzen zu kénnen.

4.5 Zusammenfassung

Die hier prisentierten Ergebnisse deuten darauf hin, dass eine Porositdtsabschitzung
durch Messung von Schallgeschwindigkeiten in verschiedene Richtungen méglich ist.
Als zusdtzlicher relevanter Vorhersageparameter wurde die Frequenz identifiziert. Die
Kriimmung hatte einen signifikanten Effekt auf die in nicht-achsenparalleler Richtung
gemessenen Schallgeschwindigkeiten, welcher durch Anwendung eines geeigneten Kor-
rekturalgorithmus minimiert werden konnte. Die Anwendbarkeit am Knochen muss im
nédchsten Schritt untersucht werden.
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In diesem Kapitel soll die Fahigkeit des Ultraschallsensors zur Bestimmung von Poro-
sitdt, Mineralisierung und Kortikalisdicke von Knochen ex vivo untersucht werden. Als
Goldstandard dienten Messungen mit einem Mikro-Computertomographen (uCT), um
Vergleichswerte fiir diese Parameter zu erhalten.

In Kapitel 5.1 werden die Knochen, die Gruppenzuteilung und die Messorte beschrieben;
in Kapitel 5.2 sind die Messprozeduren mit uCT (5.2.1) und Ultraschall (5.2.2) erlautert;
in Kapitel 5.3 sind die Auswertungsalgorithmen fiir die uCT- (5.3.1 ab Seite 69) und Ul-
traschallmessungen (5.3.2 ab Seite 77) erkldrt; in 5.3.3 ist die Statistik (Bereich, Prézision,
Korrelationen, multivariate Modelle, Gruppendiskriminierung) beschrieben und ab Sei-
te 83 werden die Ergebnisse erldutert und diskutiert.

5.1 Die Knochen (ex vivo)

Zur Verfiigung standen 36 humane Tibiae ex vivo mit abprapariertem Weichteil (weib-
lich, im Alter von 65 bis 9o Jahren, Lagerung bei -20°C) aus dem Projekt Biomechanically
founded individualized osteoporosis assessment and treatment (BioAsset, geférdert vom
BMBF - Bundesministerium fiir Bildung und Forschung), die jeweils mit uCT und Ul-
traschall gemessen wurden. Diese osteoporotischen Knochen stammten aus 4 verschie-
denen Gruppen:

1. Vitamin D defizient und keine Bisphosphonattherapie (n = 10),
2. kein Vitamin D Mangel und keine Bisphosphonattherapie (Kontrolle, n = 12),
3. Bisphosphonattherapie zwischen 3 und 5 Jahren (n = 4),

4. Bisphosphonattherapie langer als 5 Jahre (n = 6).

Die Gabe von Bisphosphonaten stellt eine verbreitete Therapie zur Verringerung des
osteoporotischen Frakturrisikos dar. Vier der 36 Knochen konnten aufgrund folgender
Kriterien keiner Gruppe zugeordnet werden:

« Bisphosphonatgabe weniger als 3 Jahre (n = 2),

o Untergewicht (n =1),

« keine diagnostizierte Osteoporose (n =1).
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Vor den Messungen wurde der Mittelpunkt des Schaftes identifiziert und die Tibia in
einem Abstand von jeweils 7,5 cm vom Mittelpunkt durchgesdgt (siehe Bild 5.1 links).
Die Mittelpunkte der Messorte fiir uCT und Ultraschall waren im Schaftmittelpunkt
selbst, sowie jeweils £10 mm und +20 mm vom Schaftmittelpunkt entfernt (siehe Bild
5.1 rechts).

Die erste Messmodalitit war immer das uCT, die zweite der Ultraschall. Fiinf der Kno-
chen waren nicht komplett vorhanden, weshalb der Schaftmittelpunkt nicht direkt be-
stimmt werden konnte. Fiir diese Proben wurde der Schaftmittelpunkt als die Mitte des
gelieferten Knochenteils definiert, der bei diesen Knochen immer zu weit distal im Ver-
gleich zu denen der kompletten Knochen lag. 29 Tibiae stammten von der linken Kor-
perhilfte und 7 von der rechten.
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Abbildung 5.1: Definition der Messregionen an der Tibia Links: Bestimmung des Schaftmittel-
punktes durch Messung der Tibialange. Der Knochen wurde +75 mm um den Mittelpunkt herum
durchgesagt. Rechts: Messorte und -bereiche der pCT-Messungen: direkt im Mittelpunkt wurde eine
Region von +2,5 mm gemessen und in einer Entfernung von £10 mm bzw. £20 mm zu dem Mittel-
punkt eine Region von jeweils £0,5 mm. Die Ultraschallmessungen erfolgten an denselben Messorten.
(Quelle des zugrunde liegenden Knochens: www.internetdict.com)
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5.2 Messungen

5.2.1 pCT Messungen

Den pCT-Messungen (70 kVp, 114 gA, 500 ms Integrationszeit, 14 pm isotrope Voxelgro-
8¢, FOV 50 mm), durchgefiihrt mit einer Prikalibrierung vor jeder Messung, diente das
vivaCT 8o von SCANCO Medical AG (Briittisellen, Schweiz). Fiir die fiinf Messorte gab
es zwei verschiedene Messldngen: um den Schaftmittelpunkt +2,5 mm und um die ande-
ren Messorte +0,5 mm (siehe Bild 5.1 rechts). Die Knochen waren identisch ausgerichtet,
um die Identifizierung der medio-lateralen Seite zu erleichtern. Die gesamte Messdauer
betrug drei Stunden, in denen der gemessene Knochen nicht gekiihlt werden konnte.

5.2.2 Ultraschallmessungen

Unmittelbar nach der pCT-Messung wurde der Knochen noch fiir eine Stunde in einem
Bad einer einprozentigen PBS-Losung bei Zimmertemperatur akklimatisiert, in der auch
die Messungen stattfanden. Alle Messorte (siehe Bild 5.1 rechts) wurden sequentiell in
fiinf Messreihen vermessen. Der Sensor war fiir die Messungen folgendermaflen posi-
tioniert: aufgesetzt auf die medio-laterale Seite des Knochens (siehe Bild 5.2) mit immer
derselben Senderreihe proximal und die Auflenkante des Sensors an der lateralen Kan-
te des Knochens ausgerichtet. Fiir den Fall, dass der Knochen schmaler als der Sensor
war, wurde der Sensor so weit iiber die laterale Kante hinausgeschoben, bis moglichst
alle Pfade ein valides Ultraschallsignal empfangen konnten.

Abbildung 5.2: Positionierung des Sensors auf dem Knochen Der Sensor wurde auf der medio-
lateralen Seite des Knochens aufgesetzt und die AuBenseite des Sensors an der lateralen Kante des
Knochens ausgerichtet. Die Senderreihe, die mit dem roten Punkt markiert ist, befand sich dabei
immer proximal.
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5.3 Auswertung

5.3.1 uCT

Im Nachfolgenden sind die Algorithmen zur Festlegung der Auswertungsregion (ab Sei-
te 69), die optimalerweise mit der von Ultraschall gemessenen Region iibereinstimmt,
und zur Bestimmung der Kortikalisdicke (ab Seite 71), des Kriimmungsindexes (ab Seite
74), der Porositit und der Mineralisierung (ab Seite 74) erldutert. Alle Auswertungen der
uCT Messungen wurden mit dem Image] (Version 1.51h) Fiji Upgrade durchgefiihrt. Die-
ses Bildverarbeitungsprogramm basiert auf Java und ist frei verfiigbar, weswegen es fiir
vielfiltige wissenschaftliche Auswertungen genutzt wird. Uber programmierbare Makros
konnen verschiedene Problemstellungen schnell und einfach gelost werden.

Bestimmung der Auswertungsregionen

Die Schichtbilder der rechten Knochen wurden horizontal gespiegelt, um eine einheit-
liche Ausrichtung aller Bilder zu gewahrleisten. Zunachst musste die Knochenkontur in
jeder einzelnen Schicht detektiert werden, wofiir das Plugin ABSnake [62] genutzt wurde
(siehe Bild 5.3 aundb). Der Gradiententhreshold zur Kantendetektion war auf 40 und die
Anzahl der Iterationen auf 25 gesetzt. Diese Einstellungen fithrten zu den besten visuell
beurteilten Ergebnissen. Fiir die weitere Bearbeitung wurde der Umriss geglattet (iiber
50 Pixel) und eine konvexe Hiille berechnet (siehe Abbildung 5.3 c).

Als ndchstes musste die Lage des Sensors in Abhéngigkeit von der lateralen Kante des
Knochens abgeschitzt werden. Eine manuell gesetzte Punktselektion in der jeweils er-
sten und letzten Schicht einer Messung markierte die laterale Kante. Von dieser begin-
nend wihlte ein entsprechend programmiertes Makro zunichst den Punkt der Kontur
aus, der sich am nachsten zu der Punktselektion befand. Diesen als neuen Ausgangs-
punkt verwendend suchte der Algorithmus entlang der medio-lateralen Seite den Punkt
der Kontur, der einen Abstand von 25 mm zu dem Ausgangspunkt aufwies (vergleiche
Abbildung 5.3 d). Die Linie zwischen diesen beiden Punkten war als Sensorlinie defi-
niert. Die Lage der axialen Pfade des Sensors lief3 sich anhand der bestimmten Sensor-
linie abschdtzen: der mittlere axiale Pfad befand sich genau tiber dem Mittelpunkt der
Sensorlinie, der laterale und der mediale Pfad je 10 mm entfernt. Die Projektion auf den
Knochenumriss lieferte die abgeschitzten Ultraschalleinstrahlpunkte (siehe Bild 5.3 e).
In einer Umgebung von +3 Pixel um diese herum wurde die mittlere Steigung der Kno-
chenkontur bestimmt und senkrecht dazu jeweils eine 2 mm breite und 6 mm tiefe Re-
gion ausgewdhlt, die den durch die axialen Pfade abgedeckten Bereich reprisentieren
sollten (siehe Bild 5.3 f). Die Region zwischen den dufleren Kanten des medialen und
lateralen Bereichs umfasste die Ultraschallpfade der schrigen Sensorpfade.
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Abbildung 5.3: Bestimmung der Messregionen: a) Grobe Umrahmung als Ausgang fiir den Snake-
Algorithmus b) Ergebnis des Snake-Algorithmus (entspricht dem Umriss) ¢) Glatten und Erstellung
der konvexen Hiille zur weiteren Evaluation d) Bestimmung der Sensorlinie relativ zur lateralen Kante
des Knochens e) Lagebestimmung der einzelnen axialen Pfade relativ zur Sensorlinie f) Definition der
Auswertungsregionen: rot reprasentiert den mittleren, griin den lateralen und cyan den medialen
axialen Pfad; orange markiert die Auswertungsregion fiir die schragen Pfade
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Bestimmung der absoluten und der dichtegewichteten Kortikalisdicke

Eine einheitliche Definition der Kortikalisdicke gestaltete sich schwierig, da bei élteren
Knochen die endostale Region zu Trabekularisierung neigt und der Ubergang von Kor-
tikalis zu Spongiosa somit fliefend ist (siehe Abbildung 5.4). Auflerdem ist die Kortika-
lisdicke nicht konstant und kann stark tiber den Knochen variieren, weshalb zur Ver-
einfachung nur die drei Bereiche unter den axialen Pfaden in die Auswertung eingingen
(siehe Bild 5.5). Von der Knochenoberflidche (Periost) ausgehend wurden je 0,1 mm dicke
Bander in Richtung des Knocheninneren (Endost) mit einer Schrittweite von ebenfalls
o,1 mm bis zu einer Tiefe von 5 mm verschoben und fiir jeden der Schritte ein Histo-
gramm erstellt. Die absolute Kortikalisdicke (dx) war definiert als der Abstand zwischen
Periost und dem Punkt, ab dem der modale (hdufigste) Grauwert nicht mehr dem Kno-
chen zugeordnet werden konnte (siehe Bild 5.6). Der nominelle Mineralisierungswert fiir
Knochen liegt bei 1200 mgHA/cm®, weshalb der Schwellwert fiir die Knochenzugehorigkeit
auf 600 mgHA/cm* eingestellt war. Fiir den Fall einer erneuten Uberschreitung des Kno-
chenschwellwertes entschied der Anwender nach visueller Begutachtung wo die Korti-
kalis endete. Die dichtegewichtete Kortikalisdicke (dp,) ist ein Maf3 fiir die Menge an
mineralisiertem Material in der ausgewerteten Region und somit eine Kombination aus
absoluter Kortikalisdicke, Mineralisierung und Porositat. Die Grauwerte der Voxel wur-
den auf die Mineralisierung kalibriert; ein Voxel enthilt somit den Wert der sogenann-
ten apparenten Knochenmineraldichte BMD (Bone Mineral Density). Bis zur zuvor be-
stimmten Kortikalisdicke wurde fiir jedes 0,1 mm Band der mittlere kalibrierte Grauwert
(BMD) berechnet, diese summiert und ins Verhaltnis zur Banddicke und nominellen
Mineralisierung des Knochens gesetzt (vergleiche Formel (5.1)).

dg/o,imm

dpg= > BMD(i)x —m"

_ 1
1200 mgHA/cms (5 )
Da zu erwarten war, dass der jeweils minimale Wert der Kortikalisdicken dy und dp, den
grofiten Einfluss auf die Ultraschallausbreitung und die Knochenfestigkeit hatte, ging nur
der kleinste Wert der drei Bereiche in die Statistik ein.
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Abbildung 5.4: Problematik der Kortikalisdickenbestimmung Uber die medio-laterale Seite (Mess-
seite) variiert die Kortikalisdicke stark und die Abgrenzung zwischen Kortikalis und trabekularisiertem
Bereich ist nicht immer eindeutig.

Abbildung 5.5: Auswertungsregionen fiir die Kortikalisdickenbestimmung Der Einfachheit halber
wurden zur Bestimmung der Kortikalisdicke die approximierten Auswertungsregionen unter den
axialen Pfaden genutzt.
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Abbildung 5.6: Bestimmung der absoluten Kortikalisdicke dy Oben: 0,1 mm breite Bander werden
in 0,1 mm Schritten 5 mm in Richtung des Knocheninneren verschoben und fiir jedes Band der mittlere
und der modale (hdufigste) BMD-Wert berechnet. Die 0,1 mm breiten Bander sind in dieser Abbildung
nur bis zum detektierten Kortikalisende gezeigt. Unten: die modalen BMD-Werte werden Uber die
Distanz aufgetragen. Sobald eine Schwelle von 600 mgHA/em unterschritten ist, liegt keine Kortikalis
mehr vor, es sei denn dass diese Schwelle noch einmal Uiberschritten wird.
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Bestimmung des Krimmungsindexes

Wihrend der Bestimmung der Auswertungsregionen wurde eine Linie, die optimaler-
weise parallel zum Ultraschallsensor wihrend der Messung verlduft, definiert und die
Lage der axialen Pfade abgeschitzt (siehe Bild 5.3 d und e). Fiir jeden axialen Pfad wurde
der Abstand zwischen Knochenoberfldche und Sensorlinie gemessen (siehe Bild 5.7). Die
Knochenkriimmung e, war definiert als mittlere Differenz der dufleren Abstinde (F,,¢45
hia) zu dem mittigen Abstand h,y,;,.

Lage mittigf—;lr_ o
axialer Pfad :

Abbildung 5.7: Abschidtzung des Knochenkriimmungsindexes Die Abstande der Sensorlinie zum
Knochenumriss an der geschatzten Lage der axialen Pfade - eingezeichnet in gelb - sind als #,,;,
hja; und h,,.4 bezeichnet, wobei h,,;; aufgrund der Knochenkriimmung immer am grof3ten war. Die
mittlere Differenz (in rot) zwischen h,,;; und h;,; bzw. h,, .4 diente als Krimmungsindex e;.

Bestimmung der Porositat und Mineralisierung

Die Anwendung eines dreidimensionalen Gauffilters (r = 1) reduzierte das Rauschen
(vergleiche Abbildung 5.8) und ein konstanter Schwellwert von 600 msHA/cm* diente der
Segmentierung der Messungen. Es wurden o,5 mm breite Biander erstellt, indem fiir je-
den Punkt auf der konvexen Hiille ein Kreis mit einem Radius von n*o,5 mm (n € N)
erstellt und die Einhiillende aller Kreise berechnet wurde (siehe Bild 5.9). Der um 5 Pixel
minimierte Knochenumriss begrenzte das oberflichennahe Band zum Periost hin um zu
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gewihrleisten, dass sich nur Knochen innerhalb des Bandes befand (siehe Bild 5.10). Die
tiefer liegenden Bander wurden durch das jeweils dartiber liegende Band begrenzt.

Abbildung 5.8: Effekt des Gauflfilters auf das segmentierte Bild Oben: Im segmentierten Bild
ohne angewendeten Gauf¥filter sind auBerhalb und innerhalb des Knochens schwarze Punkte zu
erkennen, die hochstwahrscheinlich nicht zum Knochen gehdéren. Unten: Das segmentierte Bild mit
angewendetem Gaul¥filter zeigt eine deutliche Reduzierung dieser schwarzen Punkte und wirkt
weniger verrauscht.

Der 3D Objects Counter von Fiji mit einem Groéflenfilter diente einerseits der Detektion
von dreidimensionalen Strukturen (Poren), die aus mindestens 8 zusammenhéingenden
Voxeln bestanden und andererseits zur weiteren Rauschminderung. Das Ergebnis waren
die segmentierten 0,5 mm-Bander, fiir die jeweils die Porositit POR aus dem Verhiltnis
von Poren- zum Gesamtvolumen berechnet wurden. Das Tool Analyze Particles um-
randete in jedem segmentiertem 0,5 mm-Band die Poren einzeln und berechnete den
Porenquerschnitt. Der mittlere Porendurchmesser @p, berechnet aus dem mittleren Po-
renquerschnitt, ging in die Statistik ein. Die Kombination der Porenumrandungen mit
dem jeweiligen 0,5 mm-Band ergab ein weiteres Auswertungsband, in dem sich nur Kno-
chenmaterial befand (siehe Bild 5.11). Fiir die Auswertungsbander mit und ohne Poren
wurde jeweils der mittlere kalibrierte Grauwert berechnet, welcher der Gré3e BMD bzw.
TMD (Tissue Mineral Density - tatsichliche Knochenmineraldichte) entspricht.
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Abbildung 5.9: Erstellen des Auswertungsbandes Fiir jeden Punkt der konvexen Hiille (rot) in-
nerhalb der Auswertungsregion (griin) wird ein Kreis (blau, r = Banddicke, hier 0,5 mm) erstellt und
die Einhiillende berechnet. Dargestellt ist der Ubersichtlichkeit geschuldet nur jeder 50. Kreis. Die
Einhillende begrenzt durch das Auswertungsband (griin) und den um 5 Voxel minimierten Kno-
chenumriss (nicht dargestellt) ergab in diesem Fall das oberflaichennahe 0,5 mm-Auswertungsband.
Die fertigen Auswertungsbander sind in Abbildung 5.10 dargestellt.

Abbildung 5.10: Fertige Auswertungsbéander Darstellung der berechneten 0,5 mm-Auswertungs-
bander bis zu einer Tiefe von 1,5 mm. Das oberflaichennahe Band ist durch den Knochenumriss
begrenzt, welcher um 5 Voxel verkleinert wurde. Diese Bander wurden zur Berechnung des BMD-
Wertes und, nach Segmentierung, zur Berechnung der Porositat genutzt.
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Abbildung 5.11: Auswertungsbander mit ausgeschlossenen Poren Die Kombination der 0,5 mm-
Auswertungsbander (siehe Bild 5.10) mit den Porenumrissen (detektiert durch das Tool Analyze
Particles) ergab neue Auswertungsbander, die zur Berechnung des TMD-Wertes genutzt wurden.

5.3.2 Ultraschall

Die Auswertung der Ultraschallsignale erfolgte wie in Kapitel 2.4 (ab Seite 13) beschrie-
ben. Zur Bestimmung der Laufzeit wurde die Sinusfit-Methode genutzt, da insbeson-
dere bei den hinteren Empfangern der schrigen Pfade nicht immer ein erster positiver
Ausschlag detektiert werden konnte. Bei der Sinusfitauswertung musste der ausgewer-
tete Zeitbereich fiir knapp 5% der insgesamt gooo Signale manuell angepasst werden,
da der Algorithmus keinen zufriedenstellenden Bereich ermitteln konnte. Weniger als
10 % dieser manuellen Anpassungen musste fiir Signale in den axialen Pfaden durch-
gefiihrt werden. Nachfolgend erldutert ist die Anpassung der Kriimmungskorrektur fiir
die schriagen Ultraschallpfade.

Kriimmungskorrektur der schragen Schallgeschwindigkeit

Wie in Kapitel 2.5 (siehe Bild 2.11 auf Seite 22) diskutiert, ist der durch die Kriimmung
induzierte Fehler abhangig von der SOS des Priifkorpers. Weiterhin wurde in Kapitel
4.3.2 auf Seite 59 gezeigt, dass die Simulation (geometrische Abschidtzung der Laufzei-
ten) von Kreiswandlern (Radius grofler Null) deutlich naher an der Realitét ist als die
Annahme von Punktwandlern (Radius gleich Null). Der Kriimmungseinfluss kann mit
der Formel (2.21) auf Seite 20 minimiert werden, es mussten jedoch die Konstanten ¢
und a abgeschitzt werden. Dafiir wurde eine geometrische Berechnung unter der An-
nahme von Kreiswandlern und variierender SOS (2760 /s, 3070 /s 3380 ™/s, 3690 ™/s und
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4000 s, homogener Priifkérper, keine Fehlpositionierungen) ausgefiihrt. Die berechne-
ten SOS-Abnahmen wurden, gruppiert nach der Grund-SOS, gegen den Kriimmungsin-
dex aufgetragen (siehe Bild 5.12) und die Regressionsgeraden bestimmt. Die Messungen
an den Kriimmungsphantomen lieferten die gemessene Referenzsteigung fiir die Grund-
SOS 2760 /s, welche um ca. 20 % kleiner war als die berechnete. Die berechneten Stei-
gungen fiir die anderen Grund-SOS wurden deshalb ebenfalls um 20 % verringert: fiir
die Grund-SOS 3380 s ergab sich beispielsweise eine berechnete Abnahme der SOS;; .-
von -245 ™/mm, welche sich auf -194 ™/mm verringerte. Diese angepassten Abnahmen wur-
den tiber die Grund-SOS aufgetragen. Die daraus resultierende Regressionsgerade ergab
die Werte fiir @ = 0,1273 Ymm und ¢ = 228 ™/mm, welche fiir die Korrektur von SOS,.. bei
den Knochenmessungen verwendet wurden.

e/mm

] = T &
@ -300 - S T
@ #Grund-S0S = 2760 /s

-400 | mGrund-S0S = 3070 mis
Grund-SOS = 3380 m/s
-500 | «Grund-S0OS = 3690 m/s
Grund-SOS = 4000 Vs ‘

-600

Abbildung 5.12: Theoretischer Abfall der SOS in Abhangigkeit von der Grund-SOS und der
Kriimmung Mit zunehmendem Kriimmungsindex e sank SOSs;se. Dieser Verlauf ist fir héhere
Grund-SOS dramatischer als flir niedrigere.

5.3.3 Statistik

Im Folgenden werden die Definition des Bereichs und der Prézision, die Bestimmung
der Tiefensensitivitat des Ultraschalls, die Berechnung der Einzelkorrelationen und mul-
tivariaten Modelle zur Abschitzung der gegenseitigen Beeinflussung bzw. Pradiktion der
Messparameter der Modalitdten (ab Seite 81) und das Vorgehen zur Gruppendiskrimi-
nierung erldutert.
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Bereich und Prazision

Die mit pCT bestimmten Parameter (Kortikalisdicke, Porositdt, Mineralisierung, Kriim-
mung) werden im Folgenden als Knochenparameter bezeichnet. Der Mittelwert wird mit
MW, die Standardabweichung mit SD und die Wurzel des mittleren quadratischen Feh-
lers als RMSE (Root Mean Square Error) abgekiirzt.

Fiir jeden Knochen gab es fiinf Messpositionen, die mit Ultraschall fiinfmal und mit
HCT einmal gemessen wurden. Die Mittelung jedes Ultraschallparameters iiber die fiinf
Repositionierungsmessungen ist als MW ,,; angegeben, analog dazu die Standardabwei-
chung eines Parameters {iber diese Repositionierungsmessungen als SD,,; d.h. fiir je-
den Knochen liegen je fiinf MW ,,, und SD,, vor (vergleiche Bild 5.13, schwarze Boxen).
Da fiir die uCT Messungen pro Messposition eines Knochens nur eine Messung vor-
liegt, entspricht MW ., dem durch die Einzelmessung an diesem Messort ermittelten
Knochenparameter. Die Mittelung der fiinf MW ,,, eines Knochens ergab MW und die
Standardabweichungen der MW ,,, eines Knochens SD;.

« Bereich: Der Bereich war definiert als das 95 % Konfidenzintervall der MW p,; ei-
nes Parameters (siehe Bild 5.13 roter Pfeil). Zusatzlich wurden noch der Mittelwert
und die Standardabweichung aller MW ,,; angegeben.

o Prizision: Der RMSE der SD,,; war als die Repositionierungsprizision definiert
(vergleiche Bild 5.13 griiner Pfeil). Diese Préizision normiert auf den Bereich (95 %
Konfidenzintervall, s.0.) wurde zum besseren Vergleich der Préizisionen verschie-
dener Messparameter ebenfalls angegeben. Da bei den mit pCT gemessenen Kno-
chenparametern nur jeweils eine Messung pro Messort vorlag, konnte keine Prazi-
sion berechnet werden.

« Variation: Die Standardabweichung der MW, spiegelte die Variation zwischen
den Knochen wider (siehe Bild 5.13 gelber Pfeil), der RMSE der SDj die Variati-
on innerhalb der Knochen (vergleiche Bild 5.13 blauer Pfeil).
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Abbildung 5.13: Ubersicht Gber die Definition von Bereich, Prazision und Variation zwischen und
innerhalb der Knochen (vergleiche Seite 79).
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Bestimmung der Tiefensensitivitat der Ultraschallwellen

Um die Auswertungen tibersichtlicher zu gestalten, erfolgte die Aufteilung der Kortikalis
in zwei Biander bzw. die Zusammenfassung der o,5 mm-Bénder in zwei Gruppen. Dafiir
war es notwendig, die Tiefensensitivitdt der Ultraschallwellen in axialer und schriager
Richtung zu untersuchen. Die POR-Werte der einzelnen o,5 mm-Bander in den unter-
schiedlichen Tiefen korreliert mit SOS,;, und SOS;;, .- lieferte einen Verlauf des Bestimmt-
heitsmafles r* mit der Tiefe. Aus diesem Graphen ergab sich die Aufteilung der Korti-
kalis in zwei Béander: eins, in dem vornehmlich SOS,,;,; dominierte und das andere, in
dem SOS,;, .- mafigeblich war. Fiir alle weiteren Auswertungen, die die Knochenparame-
ter (aufler Kriimmungsindex und Kortikalisdicke) betrafen, wurden immer diese beiden
Bander betrachtet.

Einzelkorrelationen und multivariate Modelle

Es wurden Einzelkorrelationen von allen moglichen Parameterkombinationen der bei-
den Messmodalititen berechnet. Dabei sollten sowohl die Beeinflussung der Ultraschall-
durch Knochenparameter als auch die Eignung der Ultraschall- zur Bestimmung der
Knochenparameter untersucht werden. Diesem Zweck dienten multivariate Modelle, die
zunéchst schrittweise berechnet wurden. Nur hochsignifikante Korrelationen mit r? >
0,3 zwischen Knochen- und Ultraschallparametern unter Beriicksichtigung der Tiefen-
sensitivitdt gingen in diese schrittweise Berechnung ein und nur die Parameter, die in
Kombination hochsignifikant zu dem Modell beitrugen wurden beibehalten. Axiale Ul-
traschallparameter gingen demnach nur in Modellberechnungen der Knochenparameter
desjenigen Bandes ein, welches zuvor als sensitiv fiir die axiale Welle identifiziert wur-
de und umgekehrt. Fiir die Parameter der schragen Ultraschallwelle war das Vorgehen
analog. Als Maf fiir die Signifikanz und den Einfluss eines Parameters in einem mul-
tivariaten Modell diente der t-Ratio. Er berechnete sich als Quotient aus der Steigung
des Parameters im Modell und dem Standardfehler des Parameters. Ein t-Ratio von 2
entspricht einem p-Wert von ca. 0,05.

| 53
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Gruppendiskriminierung

Eine Zusammenlegung der Bisphosphonatgruppen (3 und 4) ergab eine Gruppengrofle
von je 10 Knochen. Da der grofite Unterschied zwischen der Bisphosphonat- und der
Vitamin D-Mangel-Gruppe (1) zu erwarten war, erschien es sinnvoll nur diese beiden
Gruppen miteinander zu vergleichen. Jeder Knochen- und Ultraschallparameter MW
(vergleiche Bild 5.13) wurde auf eine mogliche Diskriminierung zwischen den beiden
Gruppen untersucht. Bei den Knochenparametern wurde nur das duflere Band bertick-
sichtigt, da nicht alle Knochen eine Kortikalisdicke von mehr als 1,5 mm aufwiesen und
sich bei Betrachtung des inneren Bandes die Gruppengroflen verkleinert hatten.



Ergebnisse

5.4 Ergebnisse

Der Ubersichtlichkeit halber werden die absoluten Porosititswerte und -fehler mit der
Einheit %p (Prozentpunkte) gekennzeichnet, um sie von den relativen Fehlern in % ab-
zugrenzen.

5.4.1 Ausschluss von Knochen

Bei den Auswertungen, die ausschliefSlich den mit pCT bestimmten Kriimmungsindex
betrafen, wurden insgesamt drei Knochen ausgeschlossen: BAo2 und BAos waren nicht
komplett vorhanden und zu weit distal abgeschnitten; BA24 war komplett vorhanden,
aber am Mittschaft nicht breit genug. Die uCT Auswertung funktionierte bei diesen Kno-
chen nicht optimal, da die medio-laterale Messfldche schmaler als 25 mm waren und des-
halb ein zu grofler Kriimmungsindex gemessen wurde (siehe Bild 5.14). Bei den Ultra-
schallmessungen gab es bei den Knochen BAos und BA24 keine Probleme.

Abbildung 5.14: Ausgeschlossene Knochen Links: Komplett vorhandener Knochen (BA 24), der am
Mittschaft nicht breit genug war: in rot eingezeichnet ist die (falsch) abgeschatzte Lage des Sensors
auf dem Knochen und die daraus resultierende Abschatzung des Krimmungsindexes aus den wei3en
Linien. Rechts: Knochen (BA 02), der zu weit distal abgeschnitten wurde. Der Querschnitt des Knochens
ist deutlich runder und dhnelt nicht mehr dem Querschnitt am Mittschaft (vergleiche links). Die rote
Sensorlinie ist um 5 mm verkiirzt.

Fiir alle anderen Auswertungen wurden lediglich ein Knochen (BAo3) komplett und die
beiden Messpositionen des Knochens BAoz ausgeschlossen. Bei ersterem war die Poro-
sitdt sehr inhomogen verteilt und im lateralen Bereich grof3er als 40 %p (siehe Bild 5.15).
Dieser Knochen konnte mit Ultraschall durch die Korrelation von SOS,y;, mit SOS;, .
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identifiziert werden (siehe Bild 5.15). Der nur teilweise ausgeschlossene Knochen BAo2
(siehe Bild 5.14 rechts) war an den distalen Positionen zu schmal, um fiir alle axialen
Pfade valide Ultraschallsignale zu empfangen.
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Abbildung 5.15: Identifikation eines Knochens mit hoher, inhomogen verteilter Porositat Links:
Querschnitt des ausgeschlossenen Knochens, die Porositét ist inhomogen verteilt und stark erhéht in
dem gelb umrandeten Bereich. Rechts: Korrelation der axialen mit der schragen Schallgeschwindigkeit,
der Knochen kann deutlich identifiziert werden (rot umkreiste Kreuze).

5.4.2 Bereich der Parameter und Prazision der Ultraschallmessungen

In Tabelle 5.1 sind die Bereiche der Knochenparameter aufgelistet, in Tabelle 5.2 die der
Ultraschallparameter und ihrer Prédzisionen. Die Porositit POR reichte von 2-51 %p und
stieg im Mittel mit zunehmender Entfernung zum Periost an. Der mittlere TMD-Wert
hingegen énderte sich kaum tiber die verschiedenen Schichten und lag zwischen 907 und
990 mgHA/cm®, Die absolute Kortikalisdicke dj lag bei 2,4 +0,9 mm und der Kriimmungs-
index e, bei 2,3 0,5 mm.

SOSxial Variierte im Mittel zwischen 3501 und 3978 m/s und die unkorrigierte SOS,;, .. zwi-
schen 2987 und 3467 m/s. Durch die Anpassung an den mit Ultraschall gemessenen Kriim-
mungsindex e, erhohte sich SOS,,.. auf Werte zwischen 3182 und 3604 . e, lag bei
0,9 0,3 mm. Die Amplitudenddmpfung in axialer Richtung D,,;,; war niedriger als die
in schriger Richtung D, (9,4 4%/cm vs. 16,4 48/cm), wohingegen das mittlere Frequenz-
verhaltnis in axialer (F,,;,;) und schréager Richtung (F;, ) beide bei einem Wert von ca.
0,9 lagen. Dabei war der minimale Wert von F;, ; kleiner als F,,;,; (0,74 vs. 0,81) und va-
riierte stirker innerhalb der Knochen (0,03 vs. 0,01). Der Anisotropie-Index Al reichte
von 1,16 bis 1,34. Die normierten Prézisionsfehler der Ultraschallparameter lagen zwi-
schen 2 und 17 %.
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Tabelle 5.2: Ubersicht der Messbereiche

und -prazisionen der Ultraschallparameter. SOS 37,5 °ig bezieht sich auf die unkorrigierte

S0S37 5.
Parameter Bereich (MW = SD) Variation Variation Prizision
zwischen innerhalb (normiert)
Knochen Knochen
axial 3501 - 3978 (3826 + 99) 93,9 29,0 13,1 (2,8 %)
375 %rg 2987 - 3467 (3219 * 123) 108,6 55,6 31,9 (6,6 %)
SOS / m/s .
375 3182 - 3604 (3433 + 112) 101,4 46,5 33,4 (7.9 %)
tang ° 2396 - 3110 (2771 *+ 169) 141,5 94,6 91,1 (12,8 %)
Al 1,16 - 1,34 (1,24 *+ 0,05) 0,04 0,03 0,03 (15,5 %)
D/ dy axial 6,11 - 12,82 (9,43 + 1,82) 1,69 0,63 0,49 (74 %)
. 375° 11,64 - 19,98 (16,39 * 2,15) 1,91 0,96 1,38 (16,5 %)
F axial 0,81 - 0,97 (0,89 *+ 0,04) 0,04 0,01 0,01 (8,6 %)
375 ° 0,74 - 0,97 (0,88 + 0,06) 0,05 0,03 0,04 (15,8 %)
e,s / mm 0,28 - 1,54 (0,94 * 0,32) 0,27 0,17 0,16 (12,8 %)
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5.4.3 Bestimmung der Tiefensensitivitat der Schallgeschwindigkeiten

Durch die Bestimmung der Tiefensensitivitat sollten zwei Bander identifiziert werden:
eines in dem hauptsdchlich SOS,y;,; und eines in dem SOS;, .- dominierend war. Zu die-
sem Zweck wurden die POR-Werte der 0,5 mm-Bander mit den SOS-Werten korreliert.
Da ein Knochen (BAoy) eine sehr grofle Porositit von mehr als 40 %p ab einer Tiefe
von 1,5 mm aufwies, bei der die Bestimmung der Kortikalisbegrenzung fragwiirdig ist,
wurden die Korrelationen noch einmal ohne diesen Knochen durchgefiihrt. SOS,y;,; und
SOS,, - korrelierten negativ hochsignifikant (p < 0,0001) mit POR in den unterschiedli-
chen Tiefen. Durch den Ausschluss des Knochens BAoy verdanderte sich der Verlauf von
r* grundlegend (vergleiche Bild 5.16 links und rechts). Fiir SOS,y;, dnderte sich in einer
Tiefe von 2,5 mm durch den Ausschluss r* von 0,67 auf 0,05 und das Signifikanzniveau
sank von hoch- zu nicht signifikant. Aus diesem Grund wurde dieser Knochen nur fiir
die Bestimmung der Tiefensensitivitat ignoriert. Bei dem rechten Graphen in Bild 5.16 ist
in den oberflichennahen Bandern bis zu einer Tiefe von 1 mm SOS,;, starker mit POR
korreliert als SOS,;.; ab einer Tiefe von 1,5 mm kehrt sich dieser Effekt um. Deshalb er-
folgte die Aufteilung der Kortikalis in die folgenden Béander: ein Band reichte von der
Oberfliche bis 1 mm Tiefe (im Folgenden referenziert als dufSeres Band) und ein Band ab
einer Tiefe von 1,5 mm bis zur endostalen Grenze (im Folgenden referenziert als inneres
Band).

0.8 0.8

seespiens 3OS axial
seepieens 505 axial

—%— 508375 S05375°

05 15 25 05 15 2,5
0,5mm Band bis Tiefe!/ mm 0,5mm Band bis Tiefe / mm

Abbildung 5.16: Tiefensensitivitat der SOS Das Bestimmtheitsmald r> der Korrelationen zwischen
POR und SOS,yia bzw. SOS3; 5- ist Uiber die Lage der 0,5 mm-Bander aufgezeichnet. Links: Der Knochen
BAO07 sorgt fiir eine hohe, gleichbleibende Korrelation zwischen SOS,,i, und POR; die Korrelation
von SOSs; 5. mit POR hingegen steigt mit zunehmender Tiefe an. Rechts: Ohne Knochen BA07 ist der
Verlauf anders: in den Bander bis 1 mm Tiefe ist die Korrelation zwischen SOS,,i, und POR starker (r
> 0,5) und nimmt dann stetig ab bis keine Signifikanz mehr vorliegt. Die Korrelation von SOS3; s> mit
POR hingegen bleibt auf einem konstanten Niveau. (n.s. = nicht signifikant)
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5.4.4 Einzelkorrelationen

In Tabelle 5.4 sind die Korrelationen der Knochen- mit den Ultraschallparametern dar-
gestellt, angegeben ist das Bestimmtheitsmaf} r>. In Tabellen 5.5 und 5.6 sind die Kor-
relationen der Parameter einer Modalitdt untereinander aufgelistet. SOS,, .. bezeichnet
die bereits um den Kriimmungsindex korrigierte SOS und SOS,, ;- oy die urspriingliche
SOS.

Korrelation der Ultraschall- mit den Knochenparametern

Die Steigungen der Regressionsgeraden zwischen POR und SOS bzw. F sind in Tabelle 5.3
aufgelistet. Fiir die Korrelationen mit dem duferen Band waren die Steigungen ca. zwei-
bis dreimal so steil wie die mit dem inneren Band. Die Steigungen fiir SOS,;.1, SOS;,5
und SOS,pgwaren in derselben Groflenordnung: ~-20 ™%y im dufleren bzw. ~-8 ™fxp im
inneren Band.

SOS,;5_orig korrlierte mit r* = 0,33 hochsignifikant mit e,; die Steigung zwischen SOS,;5 orig
(auf der Ordinate) und e, (auf der Abszisse) betrug -152 ™+/mm.

SOS,, s korrelierte durch die Kriimmungskorrektur immer besser mit den Knochenpa-
rametern als ohne Korrektur mit Ausnahme des Kriimmungsindexes, bei der r* von 0,33
auf 0,03 sank. Aus diesem Grund war eine weitere Betrachtung von SOS,;; o, nicht not-
wendig. Die Korrelationen von SOSy,,; mit den Knochenparametern waren generell sehr
schwach (r? < 0,3) und wurden deshalb ebenfalls fiir die weiteren Auswertungen nicht
berticksichtigt.

SOS,yia korrelierte mit POR, @p, TMD und BMD jeweils hochsignifikant mit r*> > 0,4.
Dabei war r? fiir diese Knochenparameter im dufleren Band immer um mindestens 0,07
hoher als im inneren Band. Eine Ausnahme davon war TMD, welches die niedrigsten
r*> Werte aufwies (0,41 im dufleren und 0,57 im inneren Band). SOS,, .. korrelierte eben-
falls hochsignifikant mit POR, @p, TMD und BMD in beiden Bandern (r* > 0,4 auf3er fiir
TMD im duferen Band). Im Gegensatz zu SOS ;. waren die Korrelationen mit den Kno-
chenparametern im inneren Band immer besser als die mit denen des duf8eren Bandes.
Beide SOS korrelierten nur geringfiigig mit dy und e, (r* < 0,2). Auch der Zusammen-
hang mit dp, war eher miflig (r* = 0,20 fiir SOS,yi, bzw. 0,33 fiir SOS, ;).

Fyia1 korrelierte hochsignifikant mit den Knochenparametern POR, @p, BMD, dj und
dpg mit r* > 0,3 und mit TMD mit r* > o,1. Die Korrelationen mit den Parametern im
dufleren Band waren jeweils besser als mit denen im inneren Band, ausgenommen TMD.
F,, 5 korrelierte ebenfalls hochsignifikant mit POR, @p, BMD, di und dp, mit r? > 0,2.
Die Korrelationen mit den Knochenparametern des inneren Bandes waren jeweils besser
als die mit denen des dufSeren Bandes. TMD korrelierte nur im inneren Band mit F;,
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Tabelle 5.3: Einfluss von POR auf SOS und F (BestimmtheitsmaB r> und Signifikanzniveau p sind
in Tabelle 5.4 angegeben). Das du3ere und das innere Band sind jeweils mit “auen” bzw. “innen”
abgekiirzt.

Steigung je %p -POR Fehler POR

Parameter . .
auflen innen auflen innen
axial -22,1m/s -8,7 m/s 2,0 %p 5,4 %p
SOS 375° -21,8 m/s -8,2m/s 2,6 %p 5,6 %p
tang -19,1m/s 7,4 W/s 3,4 %p 8,1 %p
F axial -0,0065 -0,0021 2,9 %p 7,3 %p
375° -0,0083 -0,0038 3,2 %p 6,8 %p

(r* = 0,26).

D,xiar und D, s korrelierten am besten mit dy (r* = 0,53 bzw. 0,47) und nur méaflig mit
allen anderen Parametern (r* < 0,3). AL korrelierte sehr schwach bis nicht signifikant (r*
< 0,15) mit den porositdts- oder dichtebezogenen Parametern und wurde deshalb in den
weiteren Auswertungen nicht berticksichtigt.

e.; und e, korrelierten signifikant miteinander (r* = 0,72, RMSE = 0,25 mm, p <0,0001,
siehe Bild 5.17), wobei die e.; um ca. 28 % hoher war als e,;. Der relative Fehler normiert
auf das 95 % Konfidenzintervall von e, betrug 14,0 %.

Zusammenhéange zwischen den Knochenparametern

Die Parameter, die in den zwei Bandern ermittelt wurden, waren jeweils hochsignifikant
miteinander korreliert mit r* > 0,5. POR und @p waren stark voneinander abhédngig mit
r* > 0,9. BMD und POR zeigten ebenfalls eine starke Abhidngigkeit mit r* > 0,8. BMD
und TMD waren mit r* > 0,5 korreliert und dp, hing sehr stark von dj (r* = 0,8) und
BMD ab (1* = 0,4).
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Tabelle 5.4: Korrelation von Ultraschall- mit Knochenparametern, angegeben ist das Bestimmtheitsmal3 r und das Signifikanzniveau

p. SOS 37,5 %:ig bezieht sich auf die unkorrigierte SOS37,5-. Das d@uBBere und das innere Band sind jeweils mit “auBen” bzw. “innen”

abgekiirzt.
uCT POR Op TMD BMD
. . . . d mbw €ct
[ON auflen innen auflen innen auflen innen auflen innen
axial 0,72** 0,65** 0,63** 0,58%* 0,41** 0,57%* 0,77* 0,68%* 0,08% 0,20** n.s.
mom WNW OOZm OVWWX'* OuWMX'x. Ouwaxyx' O~WN¥¥ OvHO¥¥ OVN@v? OVWN_.xvx' Ouh_.ovfxv Ovav¢¥ O»N@x'x. ovwwvfxy
WNw o Ovmmx'xv OuQWx'xv Ovm_.mxvxy OvML.xny O.NNxVx. Oin_.xyxv O.mvaxv Ovm®¥¥ O'Hﬂx‘xv vawv,'xv OvOcQv
tang 0,18** 0,21%* 0,16%% 0,17** 0,08% 0,28** 0,17** 0,24** 0,18** 0,27** 0,11**
P axial 0,44 0,37 0,51%* 0,36**  0,10%% 0,17%* 0,38%* 0,37** 0,43 0,54%* n.s.
375° 0,29 0,457 0,28 0,41"* 0,09 0,25  0,27%% 0,45 031" 0,41 n.s.
D axial 0,19%* 0,27%* 0,23** 0,24** 0,03 0,21% 0,15%* 0,29** 0,53%* 0,52%% n.s.
o * * %t % * > 2l *% *
375 0,06 0,09 0,12 0,12 n.s. n.s. 0,03 0,09 0,47 0,43 0,05
Al n.s. n.s. n.s. n.s. n.s. n.s. n.s. n.s. 0,11** 0,14** 0,07*
eus n.s n.s. n.s. n.s. 0,04% 0,04 n.s n.s. n.s 0,02 0,74**
** p < 0,0001 * p < 0,001 n.s. nicht signifikant
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Tabelle 5.6: Korrelation von Ultraschallparametern, angegeben ist das Bestimmtheitsmal3 r und das Signifikanzniveau p. Die nicht um

den Krimmungsindex korrigierte SOS37 5+ ist mit SOS 37,5 °ig bezeichnet.

UsS SOS F D Al .
UsS axial 375 “orig 37,5° tang axial 37,5° axial 37,5° s us
axial ~ 0,46** 0,68%* 0,18** 0,32% 0,22%* 0,16** 0,05%* n.s. n.s.
308 37,5 %orig ~ 0,74 0,58 0,347 0,15 0,15 0,09 033 036"
37,5° ~ o,71** 0,43** 0,23** 0,27%% 0,07% 0,38%* n.s.
tang ~ 0,27** 0,11** 0,21%* 0,04* 0,82%% 0,05%
F axial ~ 0,59*% 0,55%* 0,26** 0,13** n.s.
375° ~ 0,53 0,10%* 0,04* n.s.
D axial ~. 0,31%* 0,12%% n.s.
375° ~ 0,02 0,04
Al ~ 0,02

** p < 0,0001

* p < 0,001 n.s. nicht signifikant
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Abbildung 5.17: Korrelation der mit uCT und Ultraschall bestimmten Kriimmungsindizes der
Knochen Die Steigung der Geraden ist 1,28, p < 0,0001, r* = 0,72 und RMSE = 0,25 mm (14 %).

5.4.5 Multivariate Modelle

Zur Ermittlung der multivariaten Modelle wurden diese zunachst schrittweise berech-
net und nur in Kombination hochsignifikante Parameter (p < 0,0001) beibehalten. In
die schrittweise Berechnung gingen nur Parameter ein, die mindestens ein r*> von 0,3 in
Einzelkorrelationen mit dem Ausgabeparameter aufwiesen (vergleiche Seite 5.3.3). Bei
der Berechnung von Ultraschall- aus Knochenparametern und vice versa wurde die Tie-
fensensitivitat berticksichtigt, d.h. fiir Knochenparameter im duf3eren Band gingen nur
axiale und fiir Knochenparameter im inneren Band nur schrage Ultraschallparameter

ein und umgekehrt.
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Zusammenhidnge zwischen den Dichte- und Strukturparametern untereinander

POR, @p, TMD und d, wurden als voneinander unabhidngige Grundparameter zur Pri-
diktion von BMD und dp, betrachtet. BMD in den unterschiedlichen Tiefen lief§ sich
jeweils durch TMD und POR vorhersagen. Dabei war r*> > 0,98 und der Fehler klei-
ner als 9 mgHA/em® (normiert < 4 %). Sowohl POR als auch TMD gingen hochsignifikant
(p < 0,0001) unabhingig voneinander in das Modell ein.

dpg konnte durch d; und den BMD-Wert im duferen Band mit einem Fehler von 0,21 mm
(normiert 10,6 %) und r*> = 0,88 vorhergesagt werden. Auch bei diesem Modell gingen
beide Parameter hochsignifikant (p < 0,0001) ein. Der Beitrag von dj war ca. dreimal so
hoch wie der von BMD.

Einfluss der Knocheneigenschaften auf die Ultraschallparameter

Die Steigungen und t-Ratios der Parameter in den multivariaten Modellen sind in Tabelle
5.7 angegeben.

Schallgeschwindigkeiten ~ SOS,ya wurde durch POR und TMD im 4uferen Band be-
einflusst. Diese Parameter gingen hochsignifikant in das Modell ein (r* = 0,78, p < 0,0001,
RMSE = 47,3 /s bzw. 9,8 %), wobei POR einen mindestens doppelt so grofien Beitrag wie
TMD zu SOS,a leistete.

SOS,;, s> wurde von POR und TMD ab einer Tiefe von 1,5 mm und zusitzlich von e, be-
einflusst. (r* > 0,83, p < 0,0001, RMSE < 41 /s bzw. 9 %).
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Tabelle 5.7: Einfluss von Knochen- auf Ultraschallparameter - Multivariate Modelle. Der Ausgabepa-
rameter ist mit Y, die Eingabeparameter mit X gekennzeichnet. Das dul3ere und das innere Band sind
jeweils mit “auBen” bzw. “innen” abgekiirzt.

Y X Steigung t-Ratio r’ RMSE
POR aufien -18,4 ™s/%p -16,7
SOS 4 »78 )
axial  TMD aufen 1,6 ™/mgHA/cm® 6,5 07 473 /s
POR i -4,2 ™50 -6,8
1'nnen 4,2 ™/5%p 0,83 1,4 s
SOS;,,c  TMD innen 3,8 W/ mgHA/cm® 9,9
ect -42,2 ™Ymm -4,3
F Qp aullen -0,0008 Yum -10,4 P 0022
axial dy 0,018 Ymm 8,3 05 ’
Fi s POR innen -0,0038 Youp -9,3 0,45 0,039
Dayial dy -1,53 “¥em/mm -13,9 0,53 1,25 4B/em
Dy dy -1,71 4¥en/mm 12,3 0,47 1,57 4B/cm
Frequenzverhdltnis F,, wurde durch @p im dufSeren Band und d; am stirksten beein-

flusst (r* = 0,65, p < 0,0001, RMSE = 0,022 bzw. 14,0 %). Durch POR im dufleren Band
alleine lieferte das Modell ein r* von 0,44 und einen Fehler von 0,028 (17,8 %). F;, ; hinge-
gen konnte am besten durch POR ab einer Tiefe von 1,5 mm erklart werden, mit r* = 0,45,
RMSE = 0,039 (15,9 %) und p < 0,0001. Es gab keine weiteren signifikanten Parameter
fiir dieses Modell.

Amplitudenddmpfung D, und D,, . konnten am besten durch dy, erklart werden. Sie
waren jeweils negativ mit dy korreliert und konnten mit r* > 0,47 und RMSE < 1,6 48/cm
(19 %) hochsignifikant (p < 0,0001) abgeschitzt werden. Es gab keine zusatzlichen Para-
meter, die einen signifikanten Einfluss aufwiesen.
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Pradiktion der Dichte- und Strukturparameter durch Ultraschall

Die Steigungen und t-Ratios sind in Tabelle 5.8 angegeben.

Kortikalisdicke — di konnte mit D,,;,; und D;, ., die hoch signifikant (p < 0,0001) in ei-
nem multivariaten Model eingingen, mit r* = 0,65 und einem Fehler von 0,52 mm (16,4 %)
vorhergesagt werden.

dpg hingegen wurde am besten durch ein Modell, in dem SOS,; ., F;; s und D;; 5 hoch-
signifikant (p < 0,0001) eingingen, vorhergesagt (r* = 0,70 und RMSE = 0,32 mm bzw.
16,2 %).

Porositdt POR im dufleren Band konnte am besten durch SOS,;,; und F,,;, vorherge-
sagt werden mit r* = 0,77 und einem RMSE von 1,84 %p. Beide Parameter gingen hoch-
signifikant (p < 0,0001) in das Modell ein, wobei der Einfluss der SOS,y;, etwa doppelt
so hoch wie der von F,,;, war. Normiert auf den Bereich der gemessenen POR (2,5 -
18,0 %p) betrug der Fehler 11,9 %. Wenn SOS,, und F,,;, zusitzlich als Kreuzterm in
das Modell aufgenommen wurden, so erhohte sich r* auf 0,80 und der Fehler sank auf
1,73 %p (normiert 11,2 %). Der Kreuzterm ging ebenfalls hochsignifikant in das Modell
ein.

POR im inneren Band wurde am besten durch SOS,, .- und F,, ; vorhergesagt (r* = 0,69
und RMSE = 5,1 %p). Beide Parameter trugen hochsignifikant (p < 0,0001) zu dem Mo-
dell bei; der Fehler normiert auf den Bereich der gemessenen POR (5,1 - 48,1 %p) betrug
11,8 %. Das Hinzufiigen eines hochsignifikanten Kreuzterms aus SOS;, . und F,,  fiihrte
zu einem r” von 0,74 und einer Verringerung des Fehlers auf 4,7 %p (normiert 10,9 %).

Mineralisierung TMD im dufleren Band konnte allein durch SOS,;, vorhergesagt wer-
den mit r* = 0,41, RMSE = 13,1 m¢HA/cm (18,7 %) und p < 0,0001. Ab einer Tiefe von 1,5 mm
trug lediglich SOS,,,» hochsignifikant (p < 0,0001) zur Pridiktion von TMD bei (r* =
0,64, RMSE = 8,84 mgHA/cms).

BMD konnte im dufleren Band durch SOS,y, und F,,;,; mit r* = 0,79 und RMSE =
18,8 mgHA/cm® (10,8 %) vorhergesagt werden, wobei beide Parameter hochsignifikant (p <
0,0001) eingingen. Durch Hinzufiigen des hochsignifikanten Kreuzterms verbesserte sich
r* auf 0,81 und der RMSE auf 17,8 mgHA/cm* (10,2 %). Fiir den BMD-Wert im inneren Band
waren SOS,, . und F,, ; relevant (r* = 0,73, RMSE = 43,0 mgHA/cm® bzw. 11,0 %). Ein zusétz-
licher hochsignifikanter Kreuzterm dnderte r* auf 0,78 und den RMSE auf 49,5 mgHA/cm?
bzw. 10,1 %).
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Tabelle 5.8: Pradiktion der Knochen- durch Ultraschallparameter - Multivariate Modelle. Der Einga-
beparameter ist mit Y, die Eingabeparameter sind mit X gekennzeichnet. Das duB3ere und das innere
Band sind jeweils mit “auBBen” bzw. “innen” abgekiirzt.

Y X Steigung t-Ratio r? RMSE
D, -0,24 MM/dB/cy -9,2
dk axial 4 my/ 9 0,65 0,52 mm
Ds, s -0,16 MM/dB/cr -75
SOS;,5° 0,0014 MM/ 5,7
dpg Fy;s 3,62 mm 73 0,70 0,32 mm
D, . -0,13 MM/dB/cm -10,6
SOS .4 -0,027 %p/m/s -15,
POR auflen axial 7%l >3 0,77 1,84 %p
Faxial -27,6 %p -6,0
. SOS;, -0,058 %p/m/s -9,1
POR innen 375 ’ ’ 0,6 ,09 %
Fs; 5 -56,2 %p -4,8 ? 509 7%op
TMD auflen SOSaxial 0,11 ™8HAem’/my, 10,8 0,41 13,1 mgHA/cm?
TMD innen SOS;,5° 0,12 ™8HA em?/ny 13,7 0,64 8,8 mgHA/cm?
SOS axial 0,32 MeHA em/nyg 18,1
BMD auflen axia ’ ’ o, 18,8 mgHA/cp?
B Faxial 187,6 mgHA/cm? 4,0 79 Hem
. SOS,. 0,57 M8HA cm’/my 10,5
BMD innen 375 ’ ’ o, ,0 mgHA/cy?
Fys 465,1 mgHA/cm? 4,7 73 B o
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5.4.6 Gruppendiskriminierung

Der einzige Parameter, der die Gruppen tendenziell diskriminieren konnte, war SOS;, ..
mit p < 0,07 (siehe Bild 5.18). Kein weiterer Parameter, weder mit Ultraschall noch mit
HCT gemessen, zeigte eine dhnlich gute Gruppendiskriminierung.
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Abbildung 5.18: Gruppendiskriminierung durch SOS;; s> Bei den beiden dargestellten Gruppen
(jeweils n = 10) war der groBte Knochenqualitdtsunterschied zu erwarten: in der einen befanden sich
unbehandelte osteoporotische Knochen mit Vitamin D-Mangel und in der anderen osteoporotische
Knochen von Patienten, die bereits langer als zwei Jahre in Osteoporosebehandlung (Bisphosphonat-
therapie) waren. Sie lieen sich am besten durch SOS;; 5. diskriminieren mit p < 0,07.
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5.5 Diskussion

Es wurden Ultraschall- und uCT-Messungen an 36 Tibiae (Mittschaft) ex vivo durch-
gefithrt und die Beeinflussung der Ultraschallparameter durch Knocheneigenschaften
bzw. die Fahigkeit der Ultraschallparameter zur Pradiktion von Knocheneigenschaften
untersucht. Die durch diese Messungen erlangten Ergebnisse werden im Folgenden dis-
kutiert. Zunachst werden die Stirken, Limitationen und Ergebnisse der pCT-Messungen
(5.5.1) erldutert, um die Aussagefdhigkeit und Grenzen der Referenzmessung darzustel-
len. Im Anschluss folgt die Diskussion der Ultraschallmessungen (5.5.2), welche zusitz-
lich mit den Phantommessungen in Kapitel 4 und den Ergebnissen der geometrischen
Berechnungen (Kapitel 2.5) verglichen werden. Zuletzt werden der Einfluss der Knochen-
auf die Ultraschallparameter und die Pradiktion der Knochen- durch die Ultraschallpa-
rameter auch im Vergleich mit den Phantommessungen und Literaturwerten diskutiert

(5.5.3).

5.5.1 Diskussion der uCT-Messungen

Die Voxelgrofie der hier durchgefiihrten Messungen lag bei 14 um, welche sich an der
Auflésungsgrenze (10 % Modular Transfer Function - MTF) des Gerites orientiert. Klei-
nere Voxelgréf3en sind prinzipiell immer vorzuziehen, da sie eine bessere Abbildung
der Realitdt erlauben. So fiihrte in einer Studie von Cooper et al. [63] eine Erh6hung
der Voxelgrofle von 5um auf 15 um zu einer gemessenen Porositdt von 6 % statt 4 %
und eines tiberschitzten Porendurchmessers von ca. 120 um statt 7o um. Bei den hier
durchgefithrten Messungen wurde ein Kompromiss aus Voxelgrofle und Messbereich
geschlossen. Eine Verkleinerung der Voxelgrofe hitte zu einer deutlichen Verldngerung
der Messzeit und zusitzlich zu sehr groflen Datensétzen gefiihrt, was sich nachteilig auf
die Handhabung (Auswertung) ausgewirkt hatte. Auflerdem wiare der zusdtzliche Nut-
zen der kleineren Voxelgrofie fragwiirdig gewesen, da die Auflosung des Scanners (10 %
MTF) laut Herstellerangaben bei maximal 14 um liegt. Die hier gefundenen Werte (95 %-
Konfidenzintervall) fiir Porositiat und Porendurchmesser im inneren und daufSeren Band
liegen zwischen 2,5 %p und 48,1 %p bzw. 68um und 31oum. In der Literatur finden sich
hauptséchlich Porosititswerte, welche mit HR-pQCT an der distalen Tibia gemessen
wurden. So geben MacDonald et al. [64] einen Median von 12,2 %p (Bereich der mitt-
leren Quartilen von 8,4 %p bis 17,2 %p) fiir 442 Frauen in einem Alter zwischen 20 und
99 Jahren an; Ostertag et al. [65] einen mittleren, ex vivo bestimmten Porositdtswert von
8,3 %p mit einer Standardabweichung von 4,0 %p fiir insgesamt 29 Tibiae im Alter von
82,5 +10,5 Jahren (MW +SD) beiden Geschlechts und Nishiyama et al. [14] dokumen-
tierten einen Porositdtswert von 20,5 £8,1 %p bei 9 osteoporotischen, postmenopausalen
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Frauen und eine Porositdt von 13,7 £4,7 %p gemessen an 87 postmenopausalen gesunden
Frauen in vivo. Direkt am Tibiaschaft ex vivo maflen Uppuganti et al. [66] an insgesamt 10
Knochen, die im Schnitt ca. 87 Jahre alt und von denen die Hilfte weiblich war, einen me-
dialen Porositatswert von 5,0 %p mit einem Bereich der mittleren Quartilen von 4,0 %p
bis 9,0 %p. Jorgenson et al. [67] konnten am Tibiaschaft ex vivo Porengrof3en zwischen
47,5 um und 674,8 pm (269,4 +163,6 um) messen. Fiir die distale Tibia gaben Ostertag et
al. [65] einen Porendurchmesser von 280 +110 pm fiir die bereits beschriebenen Knochen
an; Perilli et al. [68] berichteten von einer Porengréf8e zwischen 113 und 265 pm, gemes-
sen am Schaft von 5 weiblichen Femora (72-90 Jahre alt) ex vivo. Die gemessenen Werte
fiir Porositit und Porendurchmesser sind somit in Ubereinstimmung mit Werten aus der
Literatur; die genutzte Voxelgrofle von 14 pm scheint demnach akzeptabel zu sein.

Die pCT-Messungen wurden in Luft durchgefiihrt, was bei einer Messung der Mine-
ralisierung (TMD) nicht ideal ist. Auflerdem kann somit nicht garantiert werden, dass
sich keinerlei Gase in den Poren wihrend der Messungen befanden. Das Probenhand-
ling wiére bei einer Messung in Wasser, wie sie vom Hersteller empfohlen ist, deutlich
komplizierter geworden. Trotz dieser Limitation sollten die gemessenen TMD-Werte von
903 - 983 mgHA/cm® zwischen den Knochen vergleichbar sein. Des Weiteren finden sich
tibereinstimmende Literaturangaben von 946 +54 mgHA/cm* gemessen mit HR-pQCT an
27 distalen Tibiae in vivo (61 +10 Jahre alt, weiblich) [69] bzw. von TMD-Werten zwi-
schen 880 und 980 mgHA/m® an den Wirbelkérpern derselben Studiengruppe (gemessen
mit uCT) [70]. Teilweise gibt die Literatur allerdings auch héhere Werte an. Uppuganti
et al. [66] konnten einen medialen TMD-Wert von 1051 m8HA/cm* mit einem Bereich von
1030 - 1078 mgHA/em® der mittleren Quartilen am Tibiaschaft ex vivo mit einem pCT mes-
sen. Tassani et al. [71] gaben fiir pCT-Messungen am Tibiaschaft von zwei weiblichen
Spendern im Alter von 72 und 78 Jahren einen TMD-Wert von 1190 +60 mgHA/cm® und
Sievdnen et al. [72] einen TMD-Wert von 1083 +57 mgHA/cm®, gemessen mit pQCT an 51
postmenopausalen, gesunden Frauen (67 +2 Jahre alt) in vivo an.

Die gewihlten Messregionen im Mittschaft und jeweils 10 mm und 20 mm um diesen
herum zeigten eine niedrigere Variabilitdt innerhalb des Knochens als zwischen den
Knochen, wobei die Variabilitdt zwischen den Knochen immer mindestens doppelt und
maximal fiinfmal so grofy war wie die innerhalb der Knochen. Im Mittschaft selbst wurde
eine Region von 5 mm und an den anderen 4 Messorten jeweils eine Region von 1 mm
gemessen. Capozza et al. [73] zeigten fiir den Verlauf von z.B. Porositit, Zirkularitét (ver-
gleichbar mit dem hier verwendeten Kriimmungsindex), TMD und Kortikalisdicke, dass
am Mittschaft jeweils im Vergleich zu Regionen weiter distal oder proximal die Ande-
rungen dieser Parameter am geringsten waren. Aus diesem Grund sollten die in den Re-
gionen gemessenen Werte représentativ fiir die mit Ultraschall gemessenen Regionen
(jeweils eine Messregion von ca. 18 mm) sein.
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Die Bestimmung der absoluten Kortikalisdicke erfolgte in drei Regionen, die den mit den
axialen Pfaden gemessenen Regionen entsprechen sollten. Der kleinste Wert fiir die Kor-
tikalisdicke aus den drei Regionen wurde fiir weitere Auswertungen genutzt. Diese Ver-
einfachung ist dem inkonsistenten Kortikalisdickenverlauf iiber die medio-laterale Seite
und der generell schwierigen Definition der Kortikalisdicke bei grofieren Porositéten ge-
schuldet. Auch kann durch diese Vereinfachung nicht ausgeschlossen werden, dass zwi-
schen den ausgewerteten Regionen noch einmal eine geringere Dicke auftrat. Nichtsde-
stotrotz sind die hier gefundenen Werte von 2,4 0,9 mm in Ubereinstimmung mit der
Literatur. So berichteten Uppuganti et al. [66] von einer kortikale Dicke von 2,93 mm
(Median; Bereich der mittleren Quartilen 1,46 - 3,88 mm) am Tibiaschaft, gemessen mit
HCT ex vivo. Sievdnen et al. [72] fanden hingegen eine grof3ere kortikale Dicke von 3,6
+0,8 mm am Tibiaschaft, welche an 51 postmenopausalen, gesunden Frauen im Alter von
67 £2 Jahren mit pQCT in vivo gemessen wurde und damit nicht mit den hier vorgestell-
ten Messungen verglichen werden kann.

Die Knochenparameter BMD und dichtegewichtete Kortikalisdicke konnten durch die
Porositdt und TMD sowie im Fall der dichtegewichteten Kortikalisdicke durch die ab-
solute Kortikalisdicke vorhergesagt werden. Dieser Umstand fiithrte dazu, dass dieselben
Ultraschallparameter in multivariate Modelle zur Pradiktion dieser Knochenparameter
eingingen, wie auch fiir die Grundparameter (Porositit, TMD, Kortikalisdicke). Die mul-
tivariaten Modelle zur Pradiktion von Knochenparametern durch Ultraschallparameter
werden spiter ausfithrlicher diskutiert. Gute Korrelationen (r* > 0,3) zwischen Porositit,
TMD und der Kortikalisdicke untereinander gab es nicht. Dies bestdtigt die Unabhéngig-
keit dieser Grundparameter und liefert einen Hinweis auf die gute Aussagekraft der Mes-
sprozedur (in Luft) bzw. der Auswertung (Erstellung der Auswertungsbander fiir TMD-
Bestimmung). Da der Parameter BMD hiufig in anderen Studien verwendet wird, wur-
de er der Vollstindigkeit halber mit aufgefiihrt. Die dichtegewichtete Kortikalisdicke als
Kombination aus den frakturrelevanten Parametern Kortikalisdicke und BMD wurde
zusatzlich als Indikator fiir Bruchfestigkeit in die Auswertung aufgenommen. Die star-
ke Korrelation zwischen Porositit und Porendurchmesser (r*> > 0,9) in Kombination mit
dem moderaten Zusammenhang zwischen Porositat und Porenanzahl (r < 0,45) lasst dar-
auf schlieflen, dass die Porositdt hauptsachlich durch eine Aufweitung der Poren und
nicht durch zusdtzliche Poren erh6ht wird. Diesen Zusammenhang haben Chappard et
al. [15] ebenfalls am humanen Femur und Rajapakse et al. [34] an der humanen Tibia ge-
funden. Eine Aussage tiber die Porositit, die tiber die Porengrofle hinaus geht, ist dem-
nach in dieser Studie fragwiirdig. Generell fanden sich im endostalen Bereich groflere
Porositaten und damit auch grofiere Porendurchmesser als im periostalen Bereich.
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5.5.2 Diskussion der Ultraschallmessungen

Es wurden Ultraschallmessungen parallel (axial) und in Winkeln von +37,5 ° zu der Kno-
chenachse durchgefithrt und jeweils die Parameter Schallgeschwindigkeit (SOS), Fre-
quenzverhéltnis (F) und Amplitudendimpfung (D) bestimmt. Die Mittelpunkte der Mess-
regionen stimmten mit denen der uCT-Messungen {iberein. Im Folgenden werden die
Ubereinstimmung mit den Literaturwerten, die Prizisionen, der Ausschluss von Kno-
chen, der Kriimmungskompensationsalgorithmus und die Aufteilung der Kortikalis in
zwei Bander (Tiefensensitivitit) diskutiert.

SOS,ial ist mit Werten zwischen 3496 ™/s und 3979 /s (95 %-Konfidenzintervall) im er-
warteten Bereich: so fanden Weiss et al. [74] in einer in vivo Studie, durchgefiithrt mit dem
Gerdt Omnisense der Firma Sunlight Technologies (Rehovot, Israel) an {iber 1500 Frau-
en zwischen 20 und 89 Jahren ohne bekannte Knochenerkrankungen Werte von 3844
+163 /s am Tibiaschaft. Fiir die Altersgruppe zwischen 85 und 89 Jahren lag der SOS ;.-
Wert bei 3641 +183 m/s. In einer anderen in vivo Studie mit dem Omnisense wurden Werte
zwischen 3489 m/s und 4086 /s an 51 gesunden, postmenopausalen Frauen zwischen 62
und 71 Jahren am Tibiaschaft gemessen [72]. Lee et al. [75] konnten fiir SOS,;,; Werte
zwischen 3479 /s und 4206 /s am Tibiaschaft ex vivo mit dem SoundScan2000 (Myriad
Ultrasound Systems Ltd., Israel) an 26 Knochen messen. Fiir SOS,. .. gibt es keine Refe-
renzwerte. Da es auch fiir SOSy,,; keine Referenzwerte gibt, wurde nach Literaturanga-
ben zur radialen SOS gesucht, die zwischen Periost und Endost gemessen wird. Unter der
Annahme, dass der kortikale Knochen transvers isotrop ist, sind SOS,,, und die radiale
SOS identisch. Fiir letztere sind Werte zwischen 2990-3350 /s fiir 2,25 MHz [76] angege-
ben, welche in demselben Bereich wie die hier gemessene SOS,. .- liegen. Die aus SOS;, .
abgeschidtzten SOS,ng- bzw. radialen SOS-Werte wiren somit deutlich niedriger als die
Literaturwerte. In der Verdffentlichung wurden jedoch 3 weibliche Femora gemessen, die
im Vergleich zu der hier gemessenen Kohorte einen niedrigeren Altersdurchschnitt hat-
ten (39 bis 58 Jahre alt), und 15 ménnliche, die ebenfalls jiinger waren (26 - 78 Jahre alt).
Da mit zunehmendem Alter die Porositit zu- und die SOS abnimmt, ist zu erwarten,
dass die radiale SOS bei der hier gemessenen Kohorte deutlich niedriger wire, als bei
Eneh et al. [76]. Die gemessenen SOS,,..-Werte scheinen demnach plausibel zu sein. Die
Genauigkeit der SOS-Messungen konnte fiir die Knochen nicht tberpriift werden, da
es keine entsprechende Referenzmessungen gibt. Die Genauigkeit wurde allerdings be-
reits an Phantomen (vergleiche Kapitel 4) gezeigt. Fiir die Amplitudenddmpfung und das
Frequenzverhiltnis einer 1 MHz Ultraschallwelle wurden keine Vergleichswerte an hu-
manen Rohrenknochen gefunden. Dussik et al. [77] fanden eine Amplitudenddmpfung
von 12,5 98/em an langen Rohrenknochen der Kuh, welche sich in der Gréflenordnung
der hier gefundenen mittleren Amplitudenddmpfungen befindet (axial: 9,4 4¥/cm, schrég:
16,4 9B/cm). Die gemessenen Amplitudenddmpfungen sind somit in einem plausiblen Be-
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reich.

Die Prazisionsfehler der Ultraschallparameter, welche auf das 95 %-Konfidenzintervall
des jeweiligen Parameterbereichs normiert wurden und als relative Fehler in % ange-
geben sind, lagen zwischen 2 % und 17 %, insbesondere war der Prézisionsfehler von
SOS.xial 13,1 s (2,8 %), der von SOS, .- 33,4 ™s (7,9 %), der der axialen Amplitudendamp-
fung 0,49 4¥/cm (7,4 %), der der schrigen Amplitudenddmpfung 1,38 4¥cm (16,5 %), der des
axialen Frequenzverhaltnisses 0,01 (8,6 %), der des schragen Frequenzverhaltnisses 0,04
(15,8 %) und der des mit Ultraschall bestimmten Kriimmungsindexes 0,16 mm (12,8 %).
Die Variation aller Ultraschallparameter zwischen und auch innerhalb der Knochen war
immer grofler als der Prazisionsfehler. Generell wiesen die Parameter der schragen Pfade
immer einen mindestens doppelt so grofen Fehler auf wie die axialen Pfade, was vermut-
lich durch die zusdtzliche Fehlerquelle Kriimmung verursacht wird.

SOS4ng Wies einen hohen Prazisionsfehler von 91 /s auf und zeigte bestenfalls nur mo-
derate Korrelationen mit den Knochenparametern (r* < 0,3). Genauso korrelierte die
unkorrigierte SOS; s orig Schlechter mit den Knochenparametern als SOS;; - (mit Aus-
nahme des Kriimmungsindexes) und zwischen Al; und den Knochenparametern gab es
keinerlei Korrelationen, die ein r* grofler 0,14 aufwiesen. Da diese Parameter (SOSang;
SOS,;5 orig und Al;) keine zusitzlichen Informationen boten, wurden sie von der weite-
ren Auswertung ausgeschlossen.

Der Ausschluss des Knochens BAo3 begriindete sich in einer sehr hohen und inhomo-
gen verteilten Porositdt (vergleiche Bild 5.15 auf Seite 84). In der Statistik zur Berechnung
linearer Modelle hitte dieser Knochen zu Unregelmifligkeiten gefiihrt, jedoch konnte er
durch die Korrelation von SOS,;,; und SOS;, .- sehr leicht identifiziert werden. Diese Kor-
relation konnte demnach die qualitative Einordnung von “schlechten” Knochen ermogli-
chen, ohne quantitative Ergebnisse zu liefern. Da dies ein Einzelfall ist, miisste die Hypo-
these an weiteren “schlechten” Knochen tiberpriift werden. Der Ausschluss des Knochens
BAoy fiir die Bestimmung der Tiefensensitivitit begriindete sich einerseits durch die sehr
hohe Porositét (> 40 %p) ab einer Tiefe von 1,5 mm und den stark veranderten Verlauf des
r? mit der Tiefe (Korrelation von SOS mit POR in den einzelnen 0,5 mm-Bindern). In
alle weiteren Auswertungen ging dieser Knochen ein, da er in der Statistik nicht eindeu-
tig als Ausreifler erkennbar war.

Die durch geometrische Uberlegungen ermittelte Formel zur Bestimmung des Knochen-
kriimmungsindexes e, bildete die in den uCT-Messungen gefundenen Kriimmungsin-
dizes e, sehr gut ab (normierter Fehler von 14 %, r* = 0,72). Die Korrelation von SOS;5 orig
mit e, lieferte einen Abfall von -152 ™/mm bei einer mittleren SOS;, .- von 3432 m/s. Aus den
geometrischen Berechnungen wiirde sich bei derselben SOS ein Abfall von -209 ™/mm
ergeben, welcher in derselben Grofienordnung wie der gemessene ist. SOS;; o g Wurde
noch von weiteren Knocheneigenschaften beeinflusst; bei einer Anpassung an POR und

103



Kapitel 5 | Messungen an Knochen ex vivo

104

TMD (jeweils im inneren Band) stieg die durch die Kriimmung induzierte Abnahme
der SOS,;5 orig auf -173 ™/mm an und war somit noch naher an dem theoretischen Wert
von -209 ™/mm. Bei den Kriimmungsphantomen fand sich ein geringerer Verlust von -
125 ™/mm, was die Annahme, dass der Einfluss der Kriimmung auch von der Grund-SOS
abhdngt, bestdtigt. SOS,. .., welche um den Kriitmmungsindex korrigiert wurde, korrelier-
te deutlich schlechter mit e, als SOS;; 5o orig (r*=0,03 und p < 0,05 statt r* = 0,33 und p <
0,0001) und alle r* fiir die Korrelationen mit den tibrigen Knochenparametern waren fiir
SOS,,,;» um mindestens 0,25 r>-Punkte grofler als fiir SOS;;5e orig. Auch in einem multiva-
riaten Modell zur Bestimmung der Einflussfaktoren auf die SOS,, .- sank der Einfluss von
e.; auf ein Viertel nach Anwendung der Korrektur. Die Kriimmung hat demnach auch
bei Knochenmessungen einen erheblichen Einfluss auf SOS,, .. und darf nicht ignoriert
werden. Der hier vorgestellte und bereits an Kriimmungsphantomen erfolgreich geteste-
te Algorithmus zur Kriimmungskompensation scheint demnach geeignet, den Einfluss
der Kriimmung zu minimieren. Dieser Algorithmus ist noch nicht optimal, nichtsdesto-
trotz in einer ersten Ndherung anwendbar.

Fiir die Korrelationen der Knochen- mit den Ultraschallparametern wurden die Kno-
chenparameter in zwei unterschiedlichen Biandern zusammengefasst: das duffere Band
umfasste den Bereich vom Periost bis zu einer Tiefe von 1 mm, das innere Band den Be-
reich ab einer Tiefe von 1,5 mm bis zum Endost. Bossy et al. [43] zeigten in Simulatio-
nen, dass die Ultraschallwelle (ohne Beeinflussung durch Dickeneffekte) in axialer Rich-
tung eine Eindringtiefe von ca. 1-1,5 mm hat. Die Eindringtiefe ist in diesen Simulationen
abhdngig von der Wellenlinge und von der Distanz zwischen Sender und Empfinger,
wobei die auf die Wellenldnge normierte Distanz zwischen Sender und Empfénger po-
sitiv mit der Eindringtiefe korreliert ist. Wahrend diese auf die Wellenlinge normier-
te Sender-Empfianger-Distanz in axialer Richtung fiir das Sensordesign bei ca. 5,5 fiir
den hinteren Empfanger liegt (angenommene SOS von 3800 ms), ist sie in schréager Rich-
tung 8,2 (angenommene SOS von 3400 ™/s). Auflerdem konnte eine grofiere Streuung in
schriger Richtung vorliegen, was ebenfalls zu einer grofieren Eindringtiefe der schriagen
Ultraschallwelle beitragen konnte. Da die Vorzugsrichtung der Poren in Richtung der
Knochenachse liegt, trifft die Ultraschallwelle in schriger Richtung auch schrég auf die
(zylindrischen) Poren auf. Diese Streuung wiederum konnte die Welle in tiefer liegende
Regionen lenken. Zusitzlich wire es moglich, dass die Ultraschallwelle bei einer stérke-
ren Kriimmung dem direkten Weg folgt und somit die endostaleren Regionen passiert.
Die Ergebnisse deuten darauf hin, dass die Ultraschallwelle in schriger Richtung tatséch-
lich durch tiefer liegende Schichten beeinflusst wird als die axiale, was sich durch die Kor-
relationen von SOS,y;,; und SOS,, ;- mit POR und TMD unter Ausschluss von Knochen
BAoy in den o,5 mm-Bédndern bestitigte (vergleiche Bild 5.16 rechts). Eine Aufteilung
der Kortikalis in zwei verschiedene Binder (Oberflache bis 1 mm Tiefe und ab 1,5 mm
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bis zum Endost) schien deshalb sinnvoll zu sein und ergibt auch biomedizinisch Sinn
(Differenz von endostalen vs. periostalen Verdnderungen). Die jeweils bessere Korrela-
tion von SOS,, mit den Knochenparametern des dufSeren bzw. SOS;, .. mit denen des
inneren Bandes bestitigen diese Annahme. In einer in vitro Studie von Bossy et al. [42]
wurde fiir den Vergleich zwischen axialer Schallgeschwindigkeit und Porositit bzw. TMD
ebenfalls das oberflichennahe Band von 1 mm Dicke gewdhlt.

Da die Messungen ex vivo an Knochen, bei denen der Sensor direkt auf die Knochenober-
fliche gesetzt werden konnte, durchgefiihrt wurden, war es nicht moglich den Weichtei-
leinfluss auf die Messergebnisse zu untersuchen. Ein Effekt von Weichteil auf die SOS ist
aufgrund des bidirektionalen Transmissionsverfahrens nicht zu erwarten, jedoch kénn-
ten das Frequenzverhiltnis und die Amplitudenddmpfung betroften sein. Eine Messung
von Knochen in vivo ist deshalb notwendig, um die hier prasentierten Ergebnisse zu
bestatigen. Das vorgestellte Sensordesign eignet sich fiir bidirektionale SOS-Messungen
an Knochen ex vivo ohne iiberlagerndes Weichteil. Da die Ultraschallwandler jedoch
nicht als Punktquellen betrachtet werden kdnnen weil die gesamte Fliche aktiv ist, ver-
ringern sich die effektiven Abstinde zwischen Sendern und Empfingern. Im Fall des
hinteren Empfangers ist die Verringerung nicht kritisch, bei dem vorderen Empfinger
ist es allerdings sehr wahrscheinlich, dass die Ultraschallwelle, die durch den Knochen
wandert, zeitlich nicht mehr vor der Weichteilwelle eintriftt. Wie gleich zu Beginn die-
ser Arbeit in Kapitel 2.2 diskutiert, muss die Distanz zwischen Sender und Empfanger
mindestens dreimal so grofl wie die Weichteildicke sein. Die effektive Distanz zwischen
vorderem Empfinger und dem Sender liegt in axialer Richtung nicht bei den nominel-
len 13 mm, sondern reduziert sich durch den Radius der Ultraschallwandler um 5 mm auf
8 mm. Das bedeutet, dass die Weichteildicke 2,5 mm nicht tibersteigen darf. Ein néchstes
Sensordesign fiir in vivo Messungen miisste kleinere Ultraschallwandler bei gleicher Po-
sitionierung beinhalten, um diese Limitation zu umgehen und den Winkel der schriagen
Pfade zur Knochenachse beizubehalten.

5.5.3 Diskussion der Zusammenhange zwischen Knochen- und Ultra-
schallparametern

In diesem Abschnitt wird zundchst der Einfluss der Knochen- auf die Ultraschallparame-
ter diskutiert und darauf folgend die Moglichkeit, mit Hilfe von Ultraschallparametern
die Knochenparameter abzuschétzen.

Wie bereits in 5.5.1 diskutiert sind einerseits BMD bzw. dp, eine Kombination aus an-
deren Knochenparametern (POR und TMD bzw. POR, TMD und d;) und andererseits
POR und @p sehr hoch korreliert. Aus diesem Grund werden POR, TMD und d; als
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Grundparameter definiert und zundchst nur die Zusammenhénge dieser Grundpara-
meter mit den Ultraschallparametern diskutiert. Die Tiefensensitivitat wird auflerdem
berticksichtigt, d.h. dass sich die axialen Ultraschallparameter immer auf die Knochen-
parameter des dufleren Bandes und sich die schrigen Ultraschallparameter immer auf
die Knochenparameter des inneren Bandes beziehen.

In Einzelkorrelationen fanden sich die stirksten Zusammenhénge fiir SOS 4, mit POR
und TMD (r? = 0,72 bzw. 0,41), fiir SOS;, - ebenfalls mit POR und TMD (r? = 0,63 bzw.
0,64), fir F,,;, mit POR und dy (r* = 0,45 bzw. 0,43), fiir F,, ; mit POR (r* = 0,47) und fiir
D,yiqi und D, < jeweils mit dy (r* = 0,53 bzw. 0,47). Alle anderen Korrelationen wiesen
ein r” kleiner als 0,4 auf. Die moderate Korrelation zwischen d; und den SOS-Werten
(r* < 0,2) ldsst vermuten, dass SOS fiir einen Grofiteil der Tibiae unabhéngig von der
Kortikalisdicke war. Auch Einzelkorrelationen von dy und SOS,y, bzw. SOS, - in einer
Untergruppe (di < 2,5 mm) lieferten keinen Hinweis auf eine Dickenabhéngigkeit der
SOS. Dies ist in Ubereinstimmung mit den Ergebnissen von Sievinen et al. [72], der in
einer Studie in vivo am Tibiamittschaft postmenopausaler Frauen bei SOS-Messungen
durchgefiihrt mit 1 MHz ebenfalls keinen Zusammenhang zwischen der Kortikalisdicke
und SOS finden konnte.

Der durch Einzelkorrelationen identifizierte Einfluss von POR und TMD auf SOS fin-
det sich auch in der Literatur [41, 42, 75, 76, 78-80]. Das Zusammenspiel dieser Ein-
flussfaktoren wurde anhand von multivariaten Modellen untersucht. Dabei fanden Bos-
sy et al. [43] in einer Simulationsstudie eine durch POR induzierte Reduzierung von
SOS.xial VON 20 ™up. In der dazugehorigen in vitro Studie [42] lag der Einfluss von POR
bei -24 ™%, und der Einfluss von TMD bei 3,5 ™/mgiiaem. Die hier beobachteten Reduzie-
rungen von 18,4 ™/x%p, induziert durch POR, und von 1,6 ™/mgacn, induziert durch TMD,
stimmen fiir SOS ;. in dem dufleren Band sehr gut mit den berichteten Werten tiberein.
Fiir SOS;, s im inneren Band nahm der Einfluss von POR auf ca. ein Viertel (4,2 ™/«;) ab
und der Einfluss von TMD auf ca. das Doppelte zu (3,8 ™¥/mgiacm). Referenzwerte aus der
Literatur gibt es fiir diesen speziellen Winkel nicht. Die Abnahme des Porosititseinflus-
ses auf SOS,, .- konnte sich darauf zuriickfithren lassen, dass der Zusammenhang zwi-
schen POR und SOS nicht linear ist [43], sondern mit zunehmender Porositit abnimmt.
Da sich im endostalen Bereich prinzipiell grof3ere Porositaten finden als im periostalen
Bereich, konnte der verringerte Einfluss von POR auf SOS,;, ;. durch die gréf3eren Poro-
sitatswerte erkldrt werden. Des Weiteren werden SOS,, und SOS, .- vermutlich nicht
ausschlieSlich durch die Porositdt im dufleren bzw. inneren Band beeinflusst, sondern
auch durch die in dem jeweils anderen Band. In dieser Studie waren die POR der bei-
den Binder allerdings stark miteinander korreliert (r* = 0,7), sodass es nicht moglich
war den jeweiligen Einfluss der Bander explizit zu bestimmen. Es zeigte sich aber, dass
in einem multivariaten Modell an einer konsistenten Gruppe (Kortikalisdicke > 1,5 mm,
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Ausschluss von BAoy), bei dem SOS a1 bzw. SOS;, .- die Zielgroflen und POR im duf3e-
ren und inneren Band die Eingabeparameter waren, SOS,y;,; hochsignifikant (p < 0,0001)
durch POR im dufleren Band vorhergesagt wurde. POR im inneren Band hatte einen zu
vernachldssigenden Einfluss (p = 0,19) auf SOS a1. SOS;,< hingegen zeigte eine hochsi-
gnifikante Abhéngigkeit (p < 0,0001) von POR im inneren Band und nur einen grenz-
wertigen Einfluss durch POR im dufleren Band (p = 0,13). Die Annahme, dass SOS,,-
hauptsachlich durch die Porositit im endostalen Bereich beeinflusst wird und SOS,;.
vornehmlich durch POR im periostalen Bereich, scheint somit plausibel zu sein.

Bei den Messungen an Porosititsphantomen zeigte sich, dass nicht nur SOS sondern auch
das Frequenzverhaltnis F von der Porositét beeinflusst wird. Dieser Zusammenhang fand
sich auch bei den ex vivo Messungen an den Tibiae. So gingen fiir die Bestimmung von
POR im dufSeren Band sowohl SOS,,;, und F,;, als auch der Kreuzterm aus beiden
hochsignifikant in ein multivariates Modell ein und konnten POR mit einem Fehler von
1,7 %p und einem r? von 0,80 vorhersagen. SOS,yi, und F,,;, fiir sich genommen konn-
ten POR mit einem Fehler von 2 %p (r* = 0,72) bzw. 2,9 %p (r* = 0,44) abschitzen. Fiir
POR im inneren Band und SOS,, .. und F;, ; zeigte sich ein dhnliches Muster: im multi-
variaten Modell inklusive Kreuzterm betrug der POR-Fehler 4,7 %p (r* = 0,74), einzeln
konnten SOS;, - und F,, ; POR mit Fehlern von 5,6 %p (r* = 0,63) und 6,8 %p (r*> = 0,45)
abschidtzen. Die grofleren Fehler bei der Abschiatzung von POR im inneren Band im Ge-
gensatz zur Bestimmung im dufleren Band relativieren sich, wenn der POR-Bereich be-
trachtet wird. So fand sich im dufleren Band eine POR zwischen 2 - 22 %p und im inne-
ren Band von 5 - 52 %p, was anndhernd einer Verdopplung entspricht. Da sich der POR-
Fehler vom dufleren zum inneren Band hin ebenfalls nahezu verdoppelt, ist der relative
Fehler vergleichbar (11,2 % im dufleren bzw. 10,9 % im inneren Band). Die Fehler sind
somit um die Faktoren 2,2 bzw. 1,9 kleiner als die Variabilitit der POR in den jeweiligen
Bandern (in SD). Wie bereits vermutet weichen die Abhadngigkeiten der SOS von POR
im Vergleich zu den bei den Porosititsphantomen gefundenen ab. Hingegen konnte die
Beobachtung, dass SOS POR besser vorhersagen kann als der Anisotropie-Index und
dass das Frequenzverhiltnis einen Beitrag zur POR-Bestimmung leistet, bestétigt wer-
den. Bei den Porositiatsphantomen lag der SOS-Abfall bei 7 ™wp fiir SOS xiaund 11 ™%p
tiir SOS;,.c. Im Gegensatz dazu fand sich bei den Knochen fiir POR im dufleren Band eine
SOS-Reduktion von ca. 22 ™/« in Einzelkorrelationen, wobei die Steigungen der Regres-
sionsgeraden keinen grofSen Unterschied zeigten (axial -22,1™/%p und schrag -21,8 ™/s%p).
Im inneren Band waren die Steigungen deutlich flacher (axial -8,7 ™%, schrég -8,2 ™/x%;)
und in einer dhnlichen Gréflenordnung wie die an den Phantomen gemessenen. Der
groler werdende Einfluss von POR auf die SOS mit zunehmendem Winkel zu den Po-
ren, wie er an den Porositidtsphantomen gefunden und in Simulationsstudien [43, 46, 47]
vermutet wurde, lief3 sich mit den hier durchgefiihrten Messungen nicht bestitigen. Die-
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ser Umstand und die unterschiedlichen Eindringtiefen von SOS,y, und SOS;, - konn-
ten die Ursache dafiir sein, dass es keine signifikanten Einzelkorrelation zwischen dem
Anisotropie-Index und POR gab.

TMD wies in Einzelkorrelationen nur einen Zusammenhang (r* > 0,4) mit den Ultra-
schallparametern SOS,y, und SOS;, .- auf. In multivariaten Modellen konnte kein weite-
rer Pradikator identifiziert werden, sodass zur Bestimmung der TMD im &uf3eren bzw.
inneren Band jeweils nur SOS,yi,; bzw. SOS,. .. genutzt wurde. Es ergab sich dadurch ein
Fehler in der TMD-Vorhersage von 13,1 m8H4/cm* (18,7 % normiert auf das 95 %-Konfidenz-
intervall des gemessenen Bereichs) im duferen bzw. von 8,8 mgHA/cm* (normiert 10,9 %) im
inneren Band. Diese Fehler entsprechen dem 0,8- bzw. dem 0,6-fachen der Variabilitit
(SD) der TMD in den jeweiligen Béandern. Vergleichswerte konnten in der Literatur nicht
gefunden werden.

Die absolute Kortikalisdicke dj korrelierte am besten mit den Amplitudenddmpfungen
in axialer (D,,;,) und schriger (D,, ) Richtung (r* = 0,53 bzw. 0,47). Die Kombination
von D, und D, . in einem multivariaten Model lieferte einen d-Fehler von 0,5 mm
(16 % normiert auf das 95 %-Konfidenzintervall des Bereichs) und ein r*> von 0,65. Die-
ser Fehler ist um den Faktor 1,7 kleiner als die Variabilitdt (in SD) der Kortikalisdicke.
Mit zunehmender Kortikalisdicke nahm die Amplitudendampfung in beide Richtungen
ab. Nach dem Wissen der Autorin ist dies das erste Mal, dass dieser Zusammenhang be-
richtet wird. Eine Erklarung fiir diesen Effekt konnten die zusitzlichen Ultraschallpfade
bei dickeren Knochen im Gegensatz zu diinneren Knochen sein, die zu einer Uberlage-
rung der Ultraschallwellen fithren und so eine grofiere Signalamplitude erzeugen. Da die
Kortikalisdicke sehr schlecht mit den anderen Knochenparametern korrelierte (1> < 0,2)
und Dy, und D, deutlich besser mit dy korrelierten (r* = 0,53 bzw. 0,47) als mit allen
anderen Knochenparametern (r* < 0,3 bzw. 0,2), scheint ein zufilliger Zusammenhang
unwahrscheinlich. Andere Ultraschallverfahren zur Dickenmessung bzw. -abschitzung
nutzen entweder ein Puls-Echo-Verfahren, bei dem die radiale Schallgeschwindigkeit als
konstant angenommen wird [38, 76, 81, 82] (Fehler < 0,3 mm), axiale Transmissionsmes-
sungen mit niedrigerer Frequenz (< 500 kHz) [37, 83-85] (Fehler ca. 0,5 mm [84]) oder
werten die durch axiale Transmission (1 MHz) gemessenen gefiihrten Wellen nach Mo-
denzugehorigkeit aus und passen diese an ein theoretisches Modell an [86, 87] (Fehler
von 0,21 mm). Fiir erstere [81] und letztere Methode [86] wurden nur gesunde Proban-
den in vivo gemessen. Dieser Umstand berticksichtigt nicht die starken Veranderungen,
die der osteoporotische Knochen gegeniiber dem gesunden aufweist. Da die Genauigkei-
ten dieser Methoden an gesunden Knochen und nicht an schlechten Knochen, wie den
hier gemessenen, bestimmt wurden, ldsst sich die hier ermittelte Genauigkeit nicht gut
mit denen aus der Literatur vergleichen.

Sowohl die Ultraschall- als auch die ermittelten Knochenparameter wurden auf eine
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mogliche Fahigkeit zur Gruppendiskriminierung hin untersucht (ANOVA / T-Test). Da
der grofite Unterschied zwischen der Vitamin-D-Mangel-Gruppe (1, n = 10) und den
mit Bisphosphonat behandelten Knochen zu erwarten war, sorgte die Zusammenlegung
der Gruppen 3 (Bisphosphonatgabe zwischen 2 und 5 Jahren) und 4 (Bisphosphonatga-
be linger als 5 Jahre) fiir eine vergleichbare Gruppengrofie von 10 Knochen. Der einzige
Parameter, der einen Trend zur Signifikanz aufwies (p < 0,07), war SOS;, ... Eine vali-
dierte Zuordnung der Knochen zu den Gruppen gestaltet sich generell schwierig, was
sich daran zeigt, dass kein Struktur- oder Knochenparameter die Gruppen diskriminie-
ren konnte. Dasselbe Problem hatten Krause et al. [70], die die lumbaren Wirbelkorper
der hier gemessenen Kohorte in andere Gruppen einteilten (Kontrollgruppe umfasste
die osteoporotischen und Vitamin D-defizienten Knochen; die mit Bisphosphonaten be-
handelten Knochen wurden abhingig von der Behandlungsdauer in zwei Gruppen ein-
geteilt) und ebenfalls keine hochsignifikanten Parameter zur Gruppendiskriminierung
fanden. Eine Ausnahme bildete der histologische Parameter “erodierte Oberflache”, wel-
cher eher zur Charakterisierung von trabekularem Knochen geeignet ist. Dass kein wei-
terer Ultraschall- oder Knochenparameter in der Lage war, die hier gewahlten Gruppen
zu unterscheiden, kann demnach der Gruppenbildung und nicht der Aussagekraft der
Parameter geschuldet sein.

Uber den Tibiaschaft verteilt wurden fiinf Messregionen gemessen, um die Variabilitit
der Ultraschall- und Knochenparameter iiber den Knochen zu untersuchen. Eine erneu-
te Auswertung der multivariaten Modelle zur Bestimmung von POR, TMD, dj und e,
durch dieselben Ultraschallparameter nur fiir die zentrale Messposition zeigte, dass sich
sowohl die r* und RMSE als auch die Faktoren der Eingabeparameter kaum dnderten.
r* blieb entweder gleich oder verbesserte sich geringfiigig (im besten Fall von 0,64 auf
0,75 fiir TMD im inneren Band), genauso wie der RMSE, der sich im besten Fall halbier-
te (Abschatzung des Kriimmungsindexes). Die Faktoren der Eingabeparameter dnderten
sich im Mittel um 9 % (von 4,5 % bis 32,5 %), wohingegen die Vorzeichen konstant blieben.
Daraus ldsst sich schliefien, dass ein einzelner Messort am Tibiamittschaft ausreichend
aussagekraftig ist.

Bei einer osteoporotischen Erkrankung ist Knochenschwund ein Hauptmerkmal, was
einerseits eine verringerte Kortikalisdicke und andererseits eine erhohte Porositét zur
Folge hat. So wiesen postmenopausale osteoporotische Frauen im Vergleich mit post-
menopausalen gesunden Frauen in einer in vivo HR-pQCT-Studie von Nishiyama et al.
eine verringerte kortikale Dicke von 1,08 mm statt 1,52 mm und eine erhoéhte kortika-
le Porositdt von 20,5 %p statt 13,7 %p an der distalen Tibia auf [14]. Mit den hier ent-
wickelten multivariaten Modellen sollte es somit moglich sein, Patienten mit osteopo-
rotisch induziertem Knochenschwund von Gesunden zu diskriminieren. Aber auch an-
dere Knochenerkrankungen dndern die Mikrostruktur bzw. die Materialeigenschaften
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des kortikalen Knochens wie u.a. Diabetes Mellitus Typ 2, eine durch Glukokortikoid
induzierte Osteoporose oder die renale Osteodystrophie. Fiir nicht frakturierte Diabe-
tiker finden sich zum Teil widerspriichliche Daten: so fanden Paccou et al. bei diabeti-
schen Minnern an der distalen Tibia in vivo eine erhohte Porositit um ca. 2 %p (von
8,7 %p auf 10,9 %p) [88]; Yu et al. hingegen konnten diesen Zusammenhang bei afro-
amerikanischen Frauen nicht finden [89]. Etwas anders verhalt es sich, wenn Fraktu-
ren in Kombination mit Diabetes untersucht werden: so wiesen frakturierte diabetische
Frauen im Gegensatz zu nicht-frakturierten eine ca. doppelt so grofie kortikale Porositit
an der distalen Tibia auf (5,7 %p statt 3,0 %p), wie Patsch et al. [90] berichteten. Bei der
Glukokortikoid-induzierten Osteoporose wurde in zwei Studien eine Verringerung der
Kortikalisdicke und eine Erhohung der kortikalen Porositit am distalen Radius in vivo
dokumentiert [91, 92]: Tang et al. [92] gaben eine um 10 % verringerte Kortikalisdicke
und eine um ca. 42 % erhohte Porositdt an. Die bei Dialysepatienten auftretende renale
Osteodystrophie verandert ebenfalls die Mikrostruktur des kortikalen Knochens. Aller-
dings finden sich auch hier widerspriichliche Daten: so konnten Nickolas et al. [93] in ei-
ner in vivo HR-pQCT-Studie keine Anderung der kortikalen Dicke, dafiir einen Anstieg
der Porositit um 3,9 % an der distalen Tibia bestimmen, wohingegen Bielesz et al. [94] bei
einem dhnlichen Studienaufbau keine Anderung der Porositit, dafiir eine Verringerung
der Kortikalisdicke um den Faktor 1,6 fanden (von 0,95 mm auf 0,58 mm). Da die meisten
dieser Studien mit HR-pQCT an der distalen Tibia bzw. distalem Radius durchgefiihrt
wurden, bleibt die Frage inwiefern sich die Ergebnisse auf den Tibiaschaft iibertragen las-
sen. Insbesondere ist nicht geklirt, ob die Ergebnisse der Radius-Studien Riickschliisse
auf den Tibiaschaft zulassen, da die Tibia im Vergleich zum Radius ein gewichtstragender
Knochen ist und somit Unterschiede im Knochenumbau vorliegen konnen. Prinzipiell
lassen sich dennoch Tendenzen der kortikalen Anderungen erkennen, die hauptsichlich
endostal mit einer Trabekularisierung der Kortikalis beginnen. Durch die Messung der
tiefer liegenden Schichten mit dem Sensor konnte so eine frithe Erkennung dieser Ande-
rungen ermoglicht werden. Messungen an entsprechenden Patientenkollektiven wéren
notig, um diese Hypothese zu tiberpriifen.
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5.6 Zusammenfassung

Es wurden uCT- und Ultraschallmessungen an 5 Messorten des humanen Tibiaschafts
(36 Knochen) ex vivo durchgefiihrt und die Knochenparameter Porositit, Kortikalisdicke
und Mineralisierung sowie die Ultraschallparameter Schallgeschwindigkeit, Frequenz-
verhdltnis und Amplitudenddmpfung jeweils in axialer und schriager Richtung ausgewer-
tet. Die mit pCT bestimmten Knochenparameter waren unabhingig voneinander (r* <
0,3). Die Prazisionsfehler der Ultraschallparameter waren kleiner als 17 % (die der Schall-
geschwindigkeiten < 8 %) und immer kleiner als die Variation innerhalb der Knochen
und zwischen den Knochen. Die Ultraschallmessung in schriger Richtung wurde durch
die Kriimmung der Knochenoberflidche beeinflusst; der dadurch induzierte Fehler in der
Schallgeschwindigkeitsmessung konnte allerdings durch einen zuvor entwickelten Al-
gorithmus reduziert werden. Generell scheint die schriage Ultraschallwelle durch tiefer
liegende und damit endostalere Schichten zu laufen, als die Welle in axialer Richtung.
Dies zeigte sich an den jeweils besseren Korrelationen der axialen Ultraschallparame-
ter mit den Knochenparametern des dufleren Kortikalisbandes (bis 1 mm Tiefe) bzw. der
schragen Ultraschallparameter mit den Knochenparametern des inneren Kortikalisban-
des (ab 1,5 mm Tiefe). Die Schallgeschwindigkeiten wurden nicht durch die Kortikalis-
dicke beeinflusst, wie die schlechten Korrelationen (r* < 0,2) nahelegen. Alle durch Ul-
traschall vorhergesagten Knochenparameter konnten mit einem Fehler kleiner 18 % des
jeweiligen Bereichs (95 %-Konfidenzintervall) bestimmt werden, fiir die Porositaten im
inneren und dufleren Band lag dieser Fehler bei ca. 11 %. Der Fehler bei der Kortikalis-
dickenbestimmung lag bei ca. 0,5 mm und ist genauso grofl wie der einer vergleichbaren
Studie, welche ein anderes mit axialer Transmission bei niedrigerer Frequenz arbeiten-
de Ultraschallgerit nutzte. Der Anisotropie-Index (quadriertes Verhiltnis der Schallge-
schwindigkeiten) konnte im Gegensatz zur urspriinglichen Annahme nicht fiir die Be-
stimmung der Porositit genutzt werden. Es zeigte sich, dass ein Messort am Tibiaschaft
ausreichend ist um représentative Werte der Knochenparameter mit Ultraschall zu er-
mitteln. Fiir ein in vivo taugliches Design miissen allerdings die Durchmesser der Ultra-
schallwandler verringert werden.

Zusammenfassend kann aus den hier vorgestellten Messungen an Knochen ex vivo die
Schlussfolgerung gezogen werden, dass das vorgestellte Sensordesign zur Charakterisie-
rung von Knochenmerkmalen wie Porositét, Mineralisierung und Kortikalisdicke ge-
eignet ist. Eine Studie mit einem modifizierten Sensor an Knochen zur Verifizierung der
hier gefundenen Ergebnisse in vivo wire der nachste Schritt, um die Sensoreignung auch
bei iiberlagerndem Weichteil zu priifen. Des Weiteren wire es interessant die Auswir-
kungen von Diabetes Mellitus Typ 2, einer Glukokortikoid-induzierten Osteoporose und
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einer renalen Osteodystrophie auf die Knocheneigenschaften Porositit und Kortikalis-
dicke des Tibiaschafts mit dem Sensor zu untersuchen.
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6.1 Zusammenfassung

Die axiale Transmission ist das Standardverfahren fiir Ultraschallmessungen am korti-
kalen Knochen und ist in zwei kommerziellen [95, 96] sowie einigen experimentellen
Gerdten [37, 49, 97] realisiert worden. Verschiedene Ansdtze, wie z.B. Auswertungsal-
gorithmen (Stichpunkt “guided wave modes”) oder Frequenzen (100 kHz - 1,25 MHz),
sollen unterschiedliche Aspekte der Knochenqualitdt messen, beschrinken sich dabei al-
lerdings immer auf die axiale Richtung, d.h. parallel zur Knochenachse. Simulationsstu-
dien [43, 46] deuten darauf hin, dass die Anisotropie der Elastizititskoeffizienten mit der
Porositit korreliert ist und somit die Schallgeschwindigkeit senkrecht zur Knochenachse
(tangential) stiarker von der Porositat beeinflusst wird als in paralleler (axialer) Richtung,
weshalb sie zusétzliche Informationen zur axialen Schallgeschwindigkeit bieten konnte.
Da sich die Messung der tangentialen Schallgeschwindigkeit an humanen Réhrenkno-
chen aufgrund der limitierten Breite und iiberlagerndem Weichteil sehr schwierig ge-
staltet und der Schallgeschwindigkeitsverlauf an kortikalem Réhrenknochen einer Ko-
sinuskurve folgt [52], wird in dieser Arbeit der Ansatz verfolgt, eine Schallgeschwindig-
keitsmessung in einem definierten Winkel von ca. 38 ° zur Knochenachse zusitzlich zur
axialen Richtung durchzufiihren, um die Anisotropie (Anisotropie-Index = quadriertes
Verhailtnis der Schallgeschwindigkeiten in axialer und schrager Richtung) und damit die
Porositit abschétzen zu konnen.

Diese Arbeit dokumentiert die Entwicklung und die Validierung eines neuen Ultraschall-
sensors zur Abschitzung von kortikaler Porositdt durch Schallgeschwindigkeitsmessun-
gen in verschiedene Richtungen an der humanen Tibia. Dabei werden die Schritte von
theoretischen Uberlegungen und der Abschitzung von Fehlerquellen (Kapitel 2) iiber die
Realisierung (Kapitel 3) und Phantommessungen (Kapitel 4) bis hin zur ex vivo Messung
von Tibiae (Kapitel 5) beschrieben.

Die Parameter des Sensors (Anzahl der Ultraschallwandler, Pitch, Frequenz) wurden
unter der Annahme, dass die Ultraschallwandler als Punktquellen betrachtet werden
konnen, an die biologischen Gegebenheiten (iiberlagerndes Weichteil, minimale Tibia-
breite, Dampfung) angepasst. Das Prinzip der bidirektionalen Transmission [49], wofiir
pro Ultraschallpfad mindestens zwei Sender und Empfanger benotigt werden, minimiert
den durch eine inkonsistente Weichteildicke (Winkel zwischen Sensor- und Knocheno-
berfliche) induzierten Fehlern bei Schallgeschwindigkeitsmessungen. Es ergab sich so-
mit ein 3x4 Raster, bei dem zwei Gruppen von je drei Sendern um sechs Empfanger ange-
ordnet waren, was die Messung von drei parallelen axialen und zwei um +37,5 ° gedreh-
ten Pfaden ermdoglichte. Ein Pitch (Mittenabstand der Ultraschallwandler) von 13 mm
in axialer und 16,4 mm in 37,5 °-Richtung war ein Kompromiss aus moglichst geringer
Déampfung durch eine kurze Wegstrecke im Knochen und einer Messung trotz iiberla-
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gerndem Weichteil. Die gewdhlte Frequenz von 1 MHz war ebenfalls ein Kompromiss
aus moglichst geringer Dimpfung und einer Unabhangigkeit von Schallgeschwindigkeit
und Kortikalisdicke.

Geometrische Berechnungen zur Abschitzung von Fehlerquellen, wie Positionierung,
unterschiedliche Weichteildicke, variable Schallgeschwindigkeiten (von Knochen und
Weichteil) und Knochengeometrie (Kriimmung), wurden im Vorfeld durchgefithrt um
das Sensordesign auf Tauglichkeit und Fehleranfilligkeit zu priifen. Die Approximation
des Knochens durch einen Zylinder mit unbekanntem Radius bzw. eine Platte verein-
fachte diese Berechnungen. Dabei stellte sich heraus, dass die Kriimmung des Knochens
eine nicht zu vernachldssigende Fehlerquelle bei der Messung von nicht achsenparallelen
Ultraschallwellen darstellt und der Einfluss der Kriimmung auch von der Grundschallge-
schwindigkeit abhdngt. Mithilfe der absoluten Laufzeiten in den drei axialen Pfaden lief3
sich jedoch die Kriimmung bestimmen und ein geeigneter Korrekturalgorithmus konn-
te die absoluten Fehler in der Porosititsabschdtzung mithilfe des Anisotropie-Indexes
von 38 %p auf 1 %p (bei typischen Porositatswerten von 3-27 %p) minimieren. Aufgrund
dieser Ergebnisse wurde das Sensordesign als geeignet fiir Schallgeschwindigkeitsmes-
sungen am Knochen befunden und der Sensor in Auftrag gegeben. Zeitgleich erfolgte
die Elektronik- und Softwareentwicklung, um den Sensor nutzen zu kénnen.
Porositatsphantome, hergestellt mit einem 3D-Druckverfahren, sollten den Zusammen-
hang zwischen den Schallgeschwindigkeiten in axialer und schriger Richtung mit der
Porositét kldren. In der Literatur wird eine unterschiedliche Beeinflussung der axialen
und der tangentialen Schallgeschwindigkeit beschrieben, welcher anhand von Simula-
tionsstudien untersucht wurde [43]. Die Phantome wiesen Porosititen von 0-25 %p in
5 %p-Schritten auf, wobei der Porendurchmesser konstant war und sich die Anzahl der
gleichmafSig verteilten Poren dnderte. Die Messungen mit dem Sensor zeigten tatsachlich
einen starkeren Schallgeschwindigkeitsabfall mit zunehmendem Winkel zu den Poren
und bestdtigten so die prinzipielle Annahme der Studie von Bossy et al. [43]. Der be-
rechnete Anisotropie-Index konnte die Porositit vorhersagen, allerdings funktionierte
die Vorhersage unter Ausnutzung der schragen Schallgeschwindigkeit deutlich besser
(Fehler von 0,4 %p vs. 1,4 %p). Als weiterer Parameter, der fiir eine Porositatsbestimmung
relevant sein kdnnte, ergab sich das Frequenzverhiltnis der Pfade, berechnet aus der Fre-
quenz der ersten Schwingung am hinteren und der am vorderen Empfinger, wobei zu-
nehmende Porositdt eine zunehmende Dampfung héherer Frequenzen verursacht. Am
besten funktionierte ein multivariates Modell, welches die Porositdt mithilfe der Schall-
geschwindigkeit und des Frequenzverhiltnisses jeweils in schrager Richtung vorhersa-
gen konnte. Durch die deutlich niedrigere Materialschallgeschwindigkeit der Phantome
(2450 m/s) im Vergleich mit der Knochenschallgeschwindigkeit lie3 sich so nur der qua-
litative, jedoch nicht der quantitative Zusammenhang zwischen der Porositit und den

| 6.1

115



Kapitel 6 | Zusammenfassung und Ausblick

116

Ultraschallparametern ermitteln.

Zur Uberpriifung des Einflusses der Oberflichenkriimmung und von Fehlpositionie-
rung auf die Schallgeschwindigkeiten wurden analog zur geometrischen Berechnung zy-
lindrische Phantome aus Plexiglas mit verschiedenen Kriimmungsradien hergestellt und
mit dem Sensor in definierten (Fehl-) Positionierungen gemessen. Der in den Berech-
nungen vorhergesagte Schallgeschwindigkeitsabfall in schrager Richtung konnte bei den
Phantommessungen bestitigt werden, auch wenn der theoretische um ca. 28 % grof3er als
der gemessene war. Durch Anwendung des zuvor bestimmten Korrekturalgorithmus mi-
nimierte sich der Einfluss der Krimmung deutlich, sodass sich der Fehler der schragen
Schallgeschwindigkeit dem der axialen anglich. Die definierten Fehlpositionierungen
fihrten zu einem von Null abweichenden Porosititswert von 0,4 %p, berechnet aus der
an den Porosititsphantomen ermittelten Formel, und war somit in derselben Gréflen-
ordnung wie schon der in den geometrischen Berechnungen ermittelte Porositétsfehler
von 1 %p.

Anhand von 36 osteoporotischen Tibiae sollte die Anwendbarkeit des Sensors direkt an
menschlichen Knochen ex vivo getestet werden. Zur Messung von Knocheneigenschaf-
ten wie Porositét, Mineralisierung und Kortikalisdicke diente ein uCT. Diese Knochen-
parameter waren unabhingig voneinander mit r” < 0,3. Die Ultraschallparameter Schall-
geschwindigkeit, Frequenzverhadltnis und Amplitudenddmpfung in jeweils axialer und
schrager Richtung wiesen Prazisionsfehler < 17 % (Schallgeschwindigkeiten < 8 %) bezo-
gen auf ihren Bereich (95 %-Konfidenzintervall) auf, welche immer kleiner waren als die
Variation der Ultraschallparameter innerhalb und zwischen den Knochen. Der durch die
Kriimmung der Knochenoberfliche induzierte Fehler der schrigen Schallgeschwindig-
keit konnte durch den entwickelten Korrekturalgorithmus minimiert werden, was sich
in Einzelkorrelationen der korrigierten und unkorrigierten schragen Schallgeschwindig-
keit einerseits mit dem Kriimmungsindex (r* = 0,03 vs. 0,33) und andererseits mit den
Porositits- und Mineralisierungswerten (Verbesserung der r>-Werte durch Korrektur um
mindestens 0,25) zeigte. Die Ergebnisse legen nahe, dass die axiale Ultraschallwelle sen-
sitiv fiir eine Schicht vom Periost bis in eine Tiefe von 1 mm ist und die schrage Ultra-
schallwelle eher durch die Eigenschaften der Schicht nahe zum Endost (ab einer Tiefe
von 1,5 mm) beeinflusst wird. Die Kortikalisdicke hatte keinen Einfluss auf die Schallge-
schwindigkeiten (r? < 0,2). So wie bereits an den Porositatsphantomen gezeigt, konnte die
Porositat der Knochen ex vivo in den beiden Schichten jeweils durch die Schallgeschwin-
digkeit und das Frequenzverhiltnis in axialer bzw. schriger Richtung mit einem Fehler
von 1,7 %p bzw. 4,7 %p vorhergesagt werden, wobei die prozentualen Fehler bezogen auf
den gemessenen Bereich dhnlich waren (jeweils ca. 11 %). Als neuer Parameter konnte die
Amplitudenddmpfung in beiden Richtungen zur Bestimmung der Kortikalisdicke (Feh-
ler von 0,5 mm) identifiziert werden. Dies entspricht einem typischen relativen Fehler
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von ca. 16 % bezogen auf den hier gemessene Bereich der Kortikalisdicke von 1,0 mm bis
4,2mm. Bei einer dhnlichen Studie mit einem anderen Ultraschallgerit wurde ebenfalls
ein Fehler von 0,5 mm dokumentiert [84]. Die Mineralisierung (TMD) in den beiden
Schichten korrelierte nur mit den jeweiligen Schallgeschwindigkeiten und liefS sich mit
einem Fehler zwischen 8-13 mgHA/cm® abschidtzen, entsprechend relativen Fehlern von 11 %
bis 19 %. Entgegen der urspriinglichen Annahme korrelierte der Anisotropie-Index nicht
mit der Porositdt und konnte nicht fiir die Bestimmung derselben genutzt werden. Der
Messort direkt in der Mitte des Schaftes war reprasentativ fiir die umliegenden Messorte
(jeweils 10 mm bzw. +20 mm um diesen herum) und sollte somit ausreichend aussage-
kriftig sein.

Anhand der hier gezeigten Ergebnisse der theoretischen Uberlegungen, der geometri-
schen Berechnungen und der Messungen an Phantomen und den Knochen lisst sich
schlussfolgern, dass das Sensordesign geeignet ist, um die kortikale Porositdt im ober-
flichennahen und dem Endost nahen Band unter Ausnutzung der Schallgeschwindig-
keiten und des Frequenzverhiltnisses in unterschiedliche Richtungen mit einem rela-
tiven Fehler von ca. 20 % bezogen auf den erwarteten Bereich in vivo (3-27 %p [27]) ab-
zuschitzen. Diese Genauigkeit wiirde ausreichen, um Patienten mit niedrigen Porositats-
werten von denen mit hoher Porositit zu diskriminieren. Zusatzlich konnte die Ampli-
tudenddmpfung in beide Richtungen genutzt werden, um eine Abschitzung der Kortika-
lisdicke zu erhalten. Die urspriingliche Hypothese, dass die Porositit durch das Verhilt-
nis der beiden Schallgeschwindigkeiten (Anisotropie-Index) vorhergesagt werden kann,
konnte nicht bestitigt werden. Eine neue Errungenschaft hingegen ist die in groéflerer
Tiefe messbare Porositit durch die Ultraschallwelle in nicht achsen-paralleler Richtung.
Andererseits zeigte sich, dass die Kombination aus axialer und schrager Messung neue
Messmoglichkeiten eroftnet, die bei einer rein axialen Messung nicht moglich sind. Dazu
gehort die selektive Messung von Porositit und Mineraldichte in groferen Tiefen bis zum
Endost; einem Bereich, in dem die frithsten und stirksten pathologischen Veranderun-
gen stattfinden. Dieser Bereich wird durch die Messung in den schrigen Pfaden zuging-
lich, wobei die axiale Messung in drei parallelen Pfaden wiederum die Abschitzung der

Oberflachenkriimmung gestattet, was erst eine akzeptable Genauigkeit der Schallgeschwin-

digkeitsmessung in schrager Richtung ermdglicht.
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6.2 Ausblick

Die hier prasentierten Ergebnisse der Messungen an Tibiae ex vivo miissen mindestens
an einer anderen Gruppe von Knochen ex vivo und/oder an Probanden bzw. Patienten in
vivo bestitigt werden. Fiir letztere Messungen ist der Sensor vermutlich aufgrund der ef-
tektiven Distanz von 8 mm zwischen den vorderen Empfangern und den Sendern in den
axialen Pfaden, welche Messungen bei Weichteildicken von mehr als 2 mm unmdglich
macht, nicht geeignet. In einem néchsten Sensordesign sollten die Durchmesser der Ul-
traschallwandler bei gleicher Frequenz minimiert werden, um Patienten mit einer grof3e-
ren Weichteildicke messen zu kénnen. Der Pitch in axialer und schriager Richtung soll-
te dabei erhalten bleiben, damit der Winkel zu der axialen Richtung ebenfalls bei ca.
38 ° liegt. Des Weiteren wire es interessant, Patienten mit anderen Grunderkrankungen
wie Diabetes mellitus Typ II, einer renalen Osteodystrophie oder einer durch Gluko-
kortikoidgabe induzierten Osteoporose mit dem Sensor zu messen, die Auswirkungen
dieser Krankheiten auf die Ultraschallparameter zu untersuchen und zu erkunden, ob
hierdurch neue diagnostische Moglichkeiten bei diesen Erkrankungen eroffnet werden.



Fehlerrechnung

Fehler bei der Bestimmung der Schallgeschwindigkeit im Wasser

Die Schallgeschwindigkeit des Wassers wird nach der Formel von Lubbers und Graaf [57]
bestimmt. Fiir den Temperaturbereich von 15 ° bis 35 ° ist ein Fehler von Avgenauigkeir =
0,18 /s angegeben. Die Formel fiir die Schallgeschwindigkeit in Wasser (v) in Abhéngig-
keit von der Temperatur (9) lautet:

~ m/g ~ m/S R
V =1404,3%s + 4,7—— * 9 — 0,04—9 (A1)
OC OCZ

Nach dem Fehlerfortpflanzungsgesetz berechnet sich der Fehler der Wasserschallgeschwin-
digkeit Av nach:
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ov
Av = % + A9 + AVGenauigkeit (AZ)
Av = (4,7£ - 0,08£9) * AS + AVGenauigkeit (A3)
OC OC2

Der Fehler der Temperaturmessung ist zum einen durch die Auflosung des Thermome-
ters (Checktemp 1, Hanna Instruments, Bedfordshire, UK) und zum anderen durch des-
sen Genauigkeit bestimmt. Letztere liegt laut Herstellerangaben bei +0,3 °C. Der Feh-
ler der Temperaturmessung wurde deshalb als die Summe aus der halben Skalaeinheit
(0,05°C), der Standardabweichung tiber alle zugehorigen Messungen und dem Genau-
igkeitsfehler definiert.

Fehler bei der Bestimmung der Schallgeschwindigkeit des Phantoms

Die Formel fiir die Schallgeschwindigkeitsbestimmung des Phantoms bei der Durch-
schallung im Wasserbad lautet:

d
SO0§ = —— A.
44+17,-1Z, (A4
mit SOS als der Phantomschallgeschwindigkeit in m/s, d als der Phantomdicke in mm und
LZ, und LZ, als den Laufzeiten in ps bei reiner Wassermessung bzw. mit dem Phantom
im Schallweg. Nach der Fehlerfortpflanzung ergibt sich folgende Formel fiir den Fehler
der Phantomschallgeschwindigkeit:

PNION NION NION PNION
ASOS = |——| * Ad A ALZ, + |——|* ALZ A.
5 * +‘ > ‘* v+‘aLZW* +‘8LZP * p (As)
wobei die einzelnen Ableitungen lauten:
ANION LzZ,-LZ,
= P . (A.6)
od  dx(4+1z,-1Z,)
AION daz
= y p (A7)
o vx(%+12,-12,)
N[ON d
= (A.8)

oLz, (4+1z,-12,)



3S0S ~d

A.
oLZ, (4+1z,-12,) (A-9)

Die Fehler der Einflussgrofien ergeben sich wie folgt:

Ad: Fehler der Phantomdickenmessung, Summe aus dem Prazisionsfehler (Stan-
dardabweichung der 5 Messungen) und der halben Skaleneinheit des Mess-
schiebers (0,005 mm)

Av:  Fehler der Schallgeschwindigkeit im Wasser, vergleiche Formel (A.2)

ALZ, : Fehler der Laufzeitbestimmung bei reiner Wassermessung, Standardab-
weichung aller Wassermessungen

ALZ,: Fehler der Laufzeitbestimmung der Phantommessung, Standardabwei-
chung aller Phantommessungen der gleichen Ausrichtung
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Geometrische
3D-Berechnungen

Mit Hilfe der geometrischen 3D-Berechnung kann der Schallverlauf von einem Sender
zu einem Empfinger durch das Kopplungsmedium und entlang der Oberfliche eines
Zylinder geometrisch berechnet werden. Es handelt sich hierbei um eine sehr einfache
Methode, um verschiedene Fehlereinfliisse abschitzen zu kénnen und nicht um eine Si-
mulation, die Schalleffekte wie z.B. Dispersion berticksichtigt.

Die Berechnungen wurden mit Microsoft Excel2o10 durchgetiihrt, wobei der Solver in
der Standardkonfiguration als Werkzeug zum Lésen von Gleichungen benutzt wurde,
die nicht nach einer Variablen hin aufgelost werden konnten. Um automatisch meh-
rere Sender-Empfianger-Anordnungen und Fehlereinfliisse nacheinander berechnen zu
konnen, wurde ein Makro mit “Microsoft Visual Basic for Applications” programmiert,
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welches hier nicht ndher erldutert wird.

Eingabeparameter

Folgende Parameter miissen vorgegeben werden, um die Berechnung durchfiihren zu
konnen:

« Koordinaten des Senders im Sensor (X, Ys)

+ Koordinaten des Empfangers im Sensor (Xg, Yr)

o« Kriimmungsradius (r) bzw. Erhohung (e)

« Kippung in Achsenrichtung (y)

« Kippung senkrecht zur Achse ()

« Verschiebung gegeniiber der Zylinderachse (X-Offset)

« Einfluss der Dicke des Kopplungsmediums (d)

o variable Schallgeschwindigkeiten des Kopplungsmediums (SOSk)

o variable Schallgeschwindigkeiten des Phantoms (SOSp)

Empfanger
(X, Ye, Zg)

Abbildung B.1: Aufbau der geometrischen 3D-Berechnung
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Die X- und Y-Koordinaten der Ultraschallwandler sind relativ zueinander angegeben
und sollen eine starre Ausrichtung wie in einem Sensor haben. Im Verlauf der Berech-
nungen werden die Koordinaten angepasst: bei Verkippung des “Sensors” in Achsen-
richtung des Zylinders dndert sich die absolute Y-Koordinate der Wandler (Y,;;) und
bei Kippung senkrecht zur Achse oder einer X-Offset-Verschiebung die X-Koordinate

(Xabs)-

Yz
Yps = sign(Y _— B.
vs = sign(¥) * 1+ tan®y (B1)
(X + )(Offset)2
Xaps = sign(X _— B.
vs = sign(X) » 1+ tan*f8 (B2)

Die Z-Koordinate des Senders bzw. Empféngers ldsst sich aus d, r, y und 8 in Kombina-
tion mit den absoluten Y- und X-Koordinaten bestimmen:

Z=r+d+ Yy, +tany + X, » tan f (B.3)

Berechnung der Laufzeit an einer Platte (e = 0 mm)

Der vereinfachte Strahlenverlauf fiir eine Platte ist in Abbildung B.2 dargestellt, mit « als
dem kritischen Winkel (siehe Formel (2.2)).

s
i Empfanger
Sender Xg, Ys, 2

Kopplgngs- ) - " ;
medium & £

H
15y 5 Sp
Phantom YT

Abbildung B.2: Vereinfachter Strahlenverlauf fiir geometrische Berechnungen an einer Platte

Der Abstand zwischen Sender und Empfinger s ist gleich s = \/(Xs — Xg)? + (Y5 - Yz)>.
Der Zusammenhang zwischen dem Einfallswinkel & und der horizontalen Distanz sy
zwischen dem Sender bzw. Empfianger und dem Auftreffen auf den Testkorper lasst sich
berechnen nach:
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SH.S/E

- (B.4)
Zs/p

tana =

Daraus ergibt sich unter Einbeziehung der Formel (2.2) fiir den kritischen Winkel «:

SOS
SH.s/E = Zs/p * tan (arcsin( SOgM )) (B.5)
P

Der Weg durch den Testkorper sp ist folglich sp = s — sy s — sy . Die im Kopplungsme-
dium zuriickgelegte Strecke sk ist:

SKM = \/ZZ+S;_I (B6)

Die absolute Laufzeit . ergibt sich aus der Summe der einzelnen Abschnitte: die Strecken
durchs Kopplungsmedium sk s und sky g und die Strecke durch den Testkdrper sp:

_ SKM.S t SKM_E Sp

ooy = B,
g SOSxy  SOS, (B7)

Berechnung der Laufzeit an einem Zylinder (e > 0 mm)

Fiir den Fall, dass die Y-Koordinaten des Senders und des Empfingers identisch sind,
konnen die Berechnungen an einer Platte angewendet werden (siehe Seite 125 mittig), da
entlang der Zylinderachse der Schallweg auf einer Geraden erfolgt, vergleiche Bild B.3.
Falls die X-Koordinaten der Ultraschallwandler identisch waren, wiirde der Schallweg
einer Kreisbahn folgen (vergleiche Bild B.3 links). Dieses Szenario ist allerdings nicht vor-
gesehen, da eine solche Kombination nicht bei dem entwickelten Sensor vorkommt. Bei
unterschiedlichen X- und Y-Koordinaten des Senders und des Empfangers ergibt sich
eine Ellipsenform, abhangig von dem Winkel zur Zylinderachse (siehe Bild B.3 rechts).

//""_ _'""\\ " f/""_-___ ____"""m.\\
I_.-' r "'-. _ r ’.-’ T \\‘ N
X Y | GED
Schnitt in X-Richtung Schnitt in Y-Richtung Schnitt Sender-Empfinger-
(Kreis) (Rechteck) Gerade (Ellipse)

Abbildung B.3: Verschiedenen Schnitte durch einen Zylinder



Berechnung des Radius r aus der Erh6hung e Der Zusammenhang zwischen einer
Kreissehne a und dem Radius 7 ist:

h*=7r"-(05%a)’ (B.8)

e*+(0,5%a)>
2e

wobei r = h + e, siehe Bild B.4. Daraus folgt fiir den Radius r =

il CEN

s

Abbildung B.4: Zusammenhang zwischen Radius und Erh6hung

Betrachtung fiir den Fall Ys # Yg¢ Fiir den Fall, dass die Y-Koordinaten des Senders
und des Empfangers nicht identisch sind, entspricht der Schnitt entlang der Sender-
Empfinger-Geraden durch den Zylinder einer Ellipse (siehe Bild B.s).

Empféanger

Schnitt durch Zylinder

Abbildung B.5: Schnitt durch Zylinder entlang der Sender-Empfanger-Geraden

Die beiden Punkte auf der Ellipse senkrecht unterhalb der Ultraschallwandler lassen sich
mit der Kreisformel z.is(Xaps) = /7> — X2, berechnen.

Fiir die Berechnungen an einer Ellipse wird das dreidimensionale Problem auf ein zwei-
dimensionales reduziert, indem eine neue Bezugskoordinatenachse G eingefiihrt wird
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(siehe Bild B.6). G entspricht dabei der Sender-Empfanger-Geraden, wobei der Schnitt-
punkt mit der Zylinderachse als Nullpunkt definiert ist. Der Radius r des Zylinders ent-
spricht dabei der Nebenachse der Ellipse.

Zylinderachse

Empfanger
(Gg, Zg)

Abbildung B.6: Einfiihrung der neuen Bezugskoordinatenachse G fir Ellipsenberechnungen

Die Gleichung fiir die Koordinatenachse G, mit #n als dem Schnittpunkt mit der Zylin-
derachse (Y -Achse), lautet:

Y abs — Y abs AYa
G(X):M*X+n:—bs*X+n (B.9)
XE-abs - XS_abs A)(ahs
woraus fiir » folgt:
AYahs
=Ye aps — — * XE abs B.io
n E_ab AX * AE ab ( )

Die G-Koordinaten fiir den Sender bzw. den Empfénger sind definiert als der Abstand g
zu n und lassen sich aus den X ;- und Y,;.-Koordinaten berechnen:

g(XahS) Yuhs) = \/( Yahs - Vl)2 + Xst * Sign(Xabs) (B.ll)

Die allgemeine Ellipsengleichung adaptiert auf diesen Fall, mit a als Hauptachse, lautet:

’
Z(g) = PR, a* - g* (B.12)
Umgestellt nach a ergibt sich so fiir die Hauptachse:

gg*T _gE*T’

a = =
[r2 _ 2
+\/1 ZKreis_E XE_abs

Alternativ kann man a auch mit Hilfe der Senderkoordinaten berechnen.

(B.13)




Die Ultraschallwelle soll unter dem Einfallswinkel & auf die Ellipse treffen. Dazu wird ei-
ne Gerade u(g) benétigt, die einerseits durch den Ultraschallwandler (hier exemplarisch
fiir den Empfénger dargestellt) lauft und andererseits die Ellipse unter dem Einfallswin-
kel a im Punkt P(g,, Z,) schneidet (vergleiche Bild B.7). An jedem Punkt der Ellipse ist
die Steigung eine andere, weswegen zunichst die allgemeine Formel fiir eine Tangente
an beliebiger Stelle (g,, Z,) aufgestellt wird [98]:

g*go_'_Z*Zo

=1 (B.14)
a2 r2

Umgestellt nach Z ergibt sich fiir die Tangentengleich (g):

r? % )
Z =t :—*(1——* B.a
(g) Z - *8 (B.15)
mit der Steigung ¢ = — Z:;
Z
--.ff'_.;gf ) Empfanger
e - Po (g, Za}"""
i
n'lr; \
|II Ill :;
G

Abbildung B.7: Strahlenverlauf von Ellipse zu dem Empfanger

Der Winkel zwischen zwei Geraden ist definiert als:

u—t

tan(0) = (B.16)

1+t

mit & = ZE 5" als der Steigung der Ultraschallgeraden u(g). Der Winkel 6 ist dabei 9o °-

«. Durch Einsetzen von Formel (B.12) fur Z, kann Formel (B.16) mit dem Solver (Excel,
GRG-Nichtlinear, Konvergenz 0,0001, Ableitungen zentral) nach g, aufgelost werden.
Die dazugehorige Z,-Koordinate kann mit Formel (B.12) berechnet und so der Ein- bzw.
Ausstrahlpunkt approximiert werden. Die Strecke im Kopplungsmedium kann bestimmt
werden nach:
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SKM = \/(gE - go)2 + (ZE - Zo)2 (B.1y)

Der entlang der Ellipse zuriickgelegte Weg im Testkorper ist nicht analytisch 1osbar, wes-
wegen lediglich eine Abschitzung der Weglinge erfolgen kann. Dabei wird der Ellip-
senbogen zwischen dem Ein- und dem Ausfallpunkt (P, s bzw. P, g) in Abschnitte un-
terteilt (fiir die durchgefithrten Berechnungen 6000). Fiir jeden Abtastpunkt gx; wird
der zugehorige Zx; und der lineare Abstand zwischen zwei benachbarten Abtastpunkten
berechnet. Die Summe aller Einzelstrecken ergibt eine Approximation an den wahren

Schallweg im Testkorper:
6000
Sp = Z \ p2+z(i) (B.18)

mit der Schrittweite p = £="8£ ynd dem jeweiligen Z-Wert z(i) = £\/a - (g5 + i * p)°

6000

Die Gesamtlaufzeit des Signals ergibt sich aus Formel (B.7).
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