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 "Patience is waiting. Not passively waiting. That is laziness.  

But to keep going when the going is hard and slow - that is patience."   

Author Unknown 
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Arbeit: Arbeit [J] ist die Energie, die durch eine Kraft längs eines Weges auf einen 

Prüfkörper übertragen wird.  

Biegeprüfung: In dieser Arbeit wird eine 3-Punkt-Biegeprüfung angewendet. Hierzu 

liegt der Prüfkörper auf zwei Auflagerpunkten auf. Beim Drei-Punkt-Biegeversuch 

kommt es zu einer einzelnen Druckbelastung im zentralen Bereich des zu prüfenden 

Körpers.  

BV/TV: Verhältnis von Knochenvolumen zu Gesamtgewebe. 

Energieabsorption: Energie [N x mm], die ein Prüfkörper aufnehmen kann, bevor es 

zum Materialversagen kommt. Wird durch die Fläche unterhalb des Kraft-Weg-

Diagramms dargestellt.  

Härte: Mechanischer Widerstand [J/m3], den ein Werkstoff der mechnischen 

Eindringung eines härteren Prüfkörpers entgegensetzt. Wird durch die Fläche 

unterhalb des Spannungs-Dehnungs-Diagramms dargestellt.  

Knochenmineralisationsdichte (BMD): Mineralisationskonzentration des Knochens 

[g/cm3].  

Kompressionsprüfung: Materialprüfmethode, die den Prüfkörper axial belastet.  

Kraft: Produkt aus Masse und Beschleunigung [N]. Ursache von Orts- oder 

Formveränderung von Körpern.  

Kraft-Weg-Diagramm: Jede Belastung eines Körpers führt zu dessen Verformung. 

Kurve aus aufgewendeter Kraft und zurückgelegter Strecke ist das  Kraft-Weg-Dia-

gramm. Spiegelt Verhältnis von Kraft zu Verformung bis zum Bruch wieder. 

Maximalkraft: Fmax [N], maximale Kraft, die auf den Körper gewirkt hat. Sie muss 

nicht gleichbedeutend mit der Bruchkraft sein. Mit diesem Parameter lassen sich 

Aussagen über den Knochen als Verbundstoff treffen. 

Osteoblasten: Die einzigen Zellen, die Knochen aufbauen. Einkernige annähernd 

kubisch geformte Zellen. In Bereichen neuer Knochenproduktion bildet sich ein Saum 

dieser Zellen, wo sie dann Osteoid bilden. 

Osteoid: „Primärer Knochen“, mineralisiert kontinuierlich und härtet dadurch zu 

Knochen aus.  
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Osteoklasten: Vielzellige Riesenzellen (Durchmesser bis zu 100µm),  entstanden 

durch Fusion von Vorläuferzellen der Monozytenlinie. Mit Hilfe einer 

Versieglungszone („ruffled border“) und durch Protonenpumpen erzeugtes saures 

Milieu für Knochenabbau und Kalziumfreisetzung verantwortlich.  

Osteopetrose: Durch Aktivitätsminderung von Osteoklasten bzw. Unfähigkeit zur 

Knochenresorption entstandene Verknöcherung.  

Osteoporose: Skeletterkrankung mit unzureichender Knochenfestigkeit und 

erhöhtem Frakturrisiko meist aufgrund einer Ausdünnung und Abnahme der 

trabekulären Strukturen und der Knochenmineralisation. 

Osteozyten: Eingemauerte Osteoblasten, Großteil der ossären Zellen, genaue 

Funktion unklar, evtl. eine Form von Mechanosensorik für Knochenadaption. 

Remodeling: Gleichgewicht aus Ab- und Anbau der Knochensubstanz, fein 

abgestimmte interzelluäre Kommunikation innerhalb des Knochensystems. Eine 

Störung des Remodelings kann zu einer erhöhten Frakturgefährdung führen. 

Spannungs-Dehnungs-Diagramm: Geometrieunabhängige Darstellung von Kräften 

innerhalb eines Körpers (Spannung, [Pa]) und der dimensionslosen Dehnung [1/L], 

ermittelt aus Zugversuch oder nach Abzug der Geometrie-Komponente aus dem 

Kraft-Weg-Diagramm. 

Steifigkeit: Die Steigung des linearen Abschnitts der elastischen Verformung nennt 

man Steifigkeit [N/mm].  



 
Kapitel 1 

 
Einleitung 

 

 1	
  

Diese Arbeit vergleicht zwei Methoden zur Charakterisierung muriner Knochen-

Phänotypen.  

 

Der erste Abschnitt dient der Beschreibung des Knochens auf mikroskopischer 

Ebene. Darauf folgend wird der makroskopische Knochenaufbau und die 

verschiedenen Knochentypen erklärt. Anschließend wird auf die Funktion des 

Knochens mit speziellem Augenmerk auf Frakturgeschehen und Biomechanik 

eingegangen. Es folgt eine kurze Einführung über die Verwendung von Tiermodellen 

in der Knochenforschung. Der letzte Abschnitt dient der Beschreibung der 

Grundlagen der Biomechanik sowie den darauf resultierenden Prüfmethoden von 

Knochen. 

 

 

1.1   Das Organ Knochen  
 

Das Knochensystem wird, zusammen mit den Gelenken und Bändern, dem passiven 

Bewegungsapparat zugeteilt.  

Das menschliche Skelettsystem erfüllt entscheidende Funktionen im Organismus. Es 

stellt ein hoch differenziertes Stützgewebe dar, ist aber auch Schutz für 

lebenswichtige Organe wie zum Beispiel dem Gehirn. Gleichzeitig ermöglicht es dem 

Menschen Bewegung und Stabilität in vielen unterschiedlichen Körperhaltungen. 

Zudem dient es der Übertragung von Kräften auf benachbarte Körperpartien, was die 

Vielfalt unserer Bewegungen erklärt und uns das aufrechte Gehen ermöglicht 

(Drenckhahn und Kugler 2008).  

Mit 99% des gesamten Calciumspeichers dienen die Knochen zudem als wichtiges 

Reservoir für den Calciumhomöostase des Menschen (Cashman 2002). Darüber 

hinaus ist das rote Knochenmark Ort der Blutbildung. 
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1.1.1  Knochenzellen  
Neuer Knochen wird durch Zellen gebildet und kontinuierlich verändert. Es gibt drei 

spezifische Knochenzellen, die Osteozyten, Osteoblasten und Osteoklasten: 

Die Osteoblasten sind die einzigen Zellen, die Knochen aufbauen. Sie sind 

einkernige annähernd kubisch geformte Zellen. In Bereichen neuer 

Knochenproduktion bildet sich ein Saum dieser Zellen, wo sie dann Osteoid bilden 

(Abb. 1-1) (Harada und Rodan 2003). Dieses Osteoid mineralisiert kontinuierlich und 

härtet dadurch zu Knochen aus. Im Laufe des Knochenwachstums und der 

Mineralisierung des Osteoids kommt es zu einer Einmauerung der Osteoblasten, die 

daraufhin zu Osteozyten umgewandelt bzw. inaktiviert werden (Abb. 1-1). Sie stellen 

den Großteil der ossären Zellen dar. Ihre genaue Funktion ist allerdings noch immer 

im Fokus der Forschung. Es wird diskutiert, dass sie eine Form von 

Mechanosensorik für den Knochen darstellen (Henriksen et al. 2009). 

Auch eine Reaktivierung nach Freilegung durch Osteoklasten erscheint möglich 

(Majeska 2001). Osteoklasten entstehen durch die Fusion von Vorläuferzellen der 

Monozytenlinie. Sie sind vielzellige Riesenzellen (Durchmesser bis zu 100µm), die 

für Knochenabbau und Kalziumfreisetzung verantwortlich sind. Sie können sich mit 

Hilfe einer Versieglungszone („ruffled border“) an die Knochenoberfläche anheften 

und erzeugen mit Protonenpumpen ein saures Milieu, wodurch dort der Knochen 

abgebaut wird. Es entstehen die sogenannte HOWSHIPschen Lakunen  (Abb. 1-1) 

(Teitelbaum und Ross 2003). Stand aktueller Erkenntnis ist eine Kommunikation 

dieser drei verschiedenen Zell-Arten untereinander. Die genauen 

Regulationsmechanismen sind jedoch noch nicht voll erforscht bzw. verstanden 

(Henriksen et al. 2009).  

 
Abb. 1-1: Zellen des Knochens. Das linke Bild (a: Giemsa-Färbung, 100fache Vergrößerung) zeigt alle drei oben 
beschriebenen Knochenzellen in ihrem Zusammenspiel. Die mehrkernigen Osteoklasten bauen die 
Knochenstruktur ab (Sternmarkierung, siehe auch (b: Goldner-Färbung, 200fache Vergrößerung)). Gleichzeitig 
bauen die als dichter Saum die Gegenseite des Trabekels besiedelnden Osteoblasten (Kreuzmarkierung) die 
Knochenmatrix wieder auf. Das rechte Bild (c: Toluidinblau, 400fache Vergrößerung) zeigt Osteozyten und ihre 
Ausläufer, die im linken Bild in der Knochensubstanz zu erahnen sind. (Mit freundlicher Genehmigung von Dipl. 
ing. Dr. Michael Hahn.) 
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1.1.2  Knochengewebe    
Knochengewebe kann in zwei Arten differenziert werden: Lamellen- und 

Geflechtknochen.  

Dabei stellt Lamellenknochen vornehmlich die adulte Knochensubstanz dar, welcher 

als schwammartiges Gerüst dünner, balkenförmiger Strukturen (spongiöser 

Knochen, Substantia spongiosa, Abb. 1-2) oder solides Knochengewebe (kompakter 

Knochen, Substantia compacta, Abb. 1-2) im Organismus vorkommt. Die Substantia 

compacta bildet vor allem die Außenschicht des Knochens (Substantia corticalis), 

während spongiöser Knochen einen Großteil des Knocheninneren ausfüllt. Aufgrund 

seiner hohen Dichte stellt kompakter Knochen mehr als zwei Drittel des gesamten 

Knochenmaterials (Drenckhahn und Kugler 2008).  

Die Substantia compacta besteht zu etwa 95% aus Osteonen. Bei einem Osteon 

handelt es sich um etwa 30 konzentrisch geformte Lamellen, die einen 

konzentrischen nicht verknöcherten Kanal, den sogenannten HAVERS’schen Kanal 

(Canalis centralis), umschließen. Sie verlaufen longitudinal und folgen den 

Verzweigungsmustern der sie durchlaufenden Gefäße (Jee 2001). Senkrecht dazu 

(quer- bzw. transversal-orientiert) verlaufende Kanäle nennt man VOLKMANN’sche 

Kanäle, denen allerdings die konzentrische Ummantelung fehlt. Innerhalb des 

Lamellensystems sind Lakunen vorhanden, die die dort eingeschlossenen 

Osteozyten beherbergen. Diese sogenannten Osteozyten-Lakunen wiederum sind 

miteinander durch winzige Canaliculi ossei verbunden, über die diese spezielle 

Knochenzelle ähnlich einer Nervenzelle mit ihren Zellfortsätzen in Verbindung steht. 

Gleichwohl enthält kompakter Knochen zusätzlich sogenannte interstitielle Osteone, 

die Zwischenräume füllen, periostal oder endostal gelegene Zirkumferenzlamellen 

sowie Trabekellamellen (Junqueira und Carneiro 2004).  

Geflechtknochen bildet eine Zwischenstufe der Knochenentstehung bei 

Knochenneubildung oder –heilung. Es stellt eine Form des unreifen im Wachstum 

befindlichen Knochens dar. Dabei bilden sowohl die Kollagenfibrillen als auch die 

Osteone ein geflechtartiges Muster, ohne eine erkennbare organisierte Struktur 

aufzuweisen (Currey 2006). 

 

Durch die Leichtbauweise der Knochen hat der Organismus eine Optimierung und 

Reduzierung des Gewichtes erreicht. Das heißt, es wurde eine optimale 

Funktionalität des Knochens mit so wenig wie möglich, aber so viel wie notwendig 
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Masse erreicht. Das Gesamtgewicht des reinen Knochengewebes eines 70kg 

schweren Erwachsenen beträgt ca. 4kg und nimmt dabei ein Volumen von etwa 

1720cm³ ein. Damit verursacht das menschliche Skelettsystem nur 11,6% des 

Gesamtgewichtes des menschlichen Körpers (Ziegelroth 1896). 

 

Knochengewebe ist einem ständigen An- und Abbau unterworfen. Dieser 

Knochenumbauprozess wird Remodeling genannt. Pro Jahr werden etwa 10% des 

menschlichen Skelettes resorbiert  und wieder neu synthetisiert. Von entscheidender 

Bedeutung ist die Erkenntnis, dass Resorption und Umbau nur an der 

Knochenoberfläche durch Osteoblasten und Osteklasten stattfinden kann (Jee 2001). 

Daher spielt die Substantia spongiosa aufgrund ihrer größeren Oberfläche (ca. 11m²) 

eine weitaus wichtigere Rolle bei Knochenresorptionsvorgängen (vor allem zur 

Kalzium-Homöostase) als die vergleichsweise kleinere Oberfläche der Substantia 

compacta (1m²) (Abrams 2001).  

Eine weitere Möglichkeit des Funktionellen-Remodelings im Knocheninneren ist das 

Eindringen der Osteoklasten in den Knochen, einem Bohrkopf gleich. Diesem „Bohr-

Verlauf“ folgend wachsen Blutgefäße in den Knochen ein. So entsteht ein Gefäß-

führender Kanal in den Geflechtknochen, der bereits den Durchmesser des späteren 

Osteons besitzt (Kragstrup 1985). Auf diesem Wege gelangen später die 

Osteoblasten in das Knochengewebe. 

 

 
Abb. 1-2: Knochengewebe. Das linke Bild [a] zeigt die typische verzweigte Struktur der Spongiosa unter dem 
Mikroskop (Oberflächen gefärbtes Blockpräparat mit anschließender Versilberung, 10fache Vergößerung). Das 
rechte Bild [b] stellt ein Schliffpräparat der Substantia compacta dar (Schliffpräparat mit von-Kossa-modifizierter 
Versilberungstechnik (Krutsay 1985), 50fache Vergrößerung). (Mit freundlicher Genehmigung von Prof. Dr. med. 
Michael Amling). 
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1.1.3 Osteogenese und Mineralisation 
Die meisten Knochen entstehen durch chondrale bzw. indirekte Knochenbildung. Die 

Knochenbildung erfolgt hierbei über eine knorpelige Vorstufe. Aus mesenchymalen 

Stammzellen entsteht in der Embryonalphase ein präformiertes Primordialskelett, 

das langsam von einer Knochenmanschette ummantelt und mineralisiert wird. Nach 

Umbauprozessen von Osteoklasten und Einwachsen von Gefäßen in der Diaphyse 

bildet sich dort der primäre Knochenkern. Es entstehen proximale und distale 

Wachstumszonen (Epiphysenfugen), sowie ein sekundärer Knochenkern in der 

Metaphyse. Die Epiphysenfugen treiben das Längenwachstum der Knochen voran. 

Man nennt dieses Wachstum interstitielles Längenwachstum (Jee 2001). In einem 

Alter von 18-23 ist der Knochenwachstum in der Regel abgeschlossen und die 

Wachstumszonen schließen sich (Hall 2005).  

Im Gegensatz dazu kommt es bei der desmalen Osteogenese zu einer direkten 

Umwandlung von osteogenen Mesenchymzellen zu aktivierten Osteoblasten, die in 

alle Richtungen Osteoid produzieren und später von der Knochensubstanz 

umschlossen werden. Es kommt somit zu keiner chondralen Vorstufe des Knochens. 

Auf diese Art wird zum Beispiel Geflechtknochen gebildet, der nach Remodelling zu 

Lamellenknochen umgebaut wird oder über Kompaktierung verwächst (Marks und 

Odgren 2001).  

 

Während des Knochenwachstums und Knochenheilungsprozesses unterscheidet 

man zwischen primärer und sekundärer Mineralisation. Fünf bis zehn Tage nach 

neuen Umbauvorgängen und neu entstandener Knochenmatrix erfolgt die 

sogenannte primäre Mineralisation. Nach Bildung des vorläufigen Knochengewebes 

schließt sich die sekundäre Mineralisation an, während der sich langsam sowohl die 

Kristallanzahl und –größe als auch die Mineralisationskonzentration erhöht (Boivin 

und Meunier 2002).  

 

Knochen besteht zu ca. 80% aus anorganischem und zu 20% aus organischem 

Material. Das anorganische Knochenmaterial setzt sich zu einem Großteil aus 

Calciumphosphat zusammen. 99% des menschlichen Calciums (ca. 1050g bei 70kg 

Körpergewicht) ist im Knochensystem gespeichert. Die Mineralsubstanz  besteht 

hauptsächlich aus Hydroxylapatit (Ca₁₀(PO₄)₆(OH)₂). Nur in geringen Mengen sind 

auch Kalziumcarbonat und Kalziumhydrogenphosphat zur schnelleren 
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Kalziumaustauschbarkeit vorhanden (Deutzmann et al. 2002). Die uns bekannte 

Härte des Knochens resultiert vor allem aus dieser Mineralzusammensetzung. Dies 

konnte auch vielfach in Versuchen gezeigt werden, in denen mit Hilfe von Säuren die 

Mineralkomponente herausgelöst wurde und das skelletale Exoskelett bestehen 

blieb, allerdings ohne seine ursprüngliche Festigkeit (Dorozhkin und Epple 2002).  

Die Hauptkomponente (90%) des organischen Materials ist Kollagen vom Typ 1. Sie 

verleiht den Knochen die Elastizität und Zugfestigkeit, die sich auch in der 

biomechanischen Prüfung zeigt. Ohne die organische Substanz wäre der Knochen 

zu brüchig, um alltäglichen Belastungen Stand zu halten (Jee 2001).  

 

 

1.1.4  Strukturanalyse  
Neben einer rein qualitativen Beschreibung von Knochengewebe gibt es 

verschiedene Zell- und Strukturparameter, die quantitativ erfasst werden können. 

Dies erfolgt mit Hilfe mit Mikroskopen, in der Regel mit unterschiedlichen Zähl- oder 

Messhilfen. Die quantitative Charakterisierung von Knochengewebe nennt man 

Histomorphometrie, für die PARFITT 1988 eine einheitliche Nomenklatur entwickelte  

(Parfitt 1988). Einige wichtige Paramter sind: 

• BV/TV: Dies ist die Verteilung von Knochenvolumen zu Gesamtgewebe. 

• OV/BV: Dabei handelt es sich um das Verhältnis des Osteoidvolumens zu 

dem Gesamtvolumen des Knochen (Chappard et al. 2008).  

• Trabekuläre Charakteristika: Tb.Th ist die durchschnittliche Trabekeldicke, 

Tb.N. die Trabekelanzahl und Tb.S die Entfernung der Trabekel von einander.  

• Kortikale Dicke und Radius / Diameter 

Der Goldstandard zur Messung dieser Parameter ist noch immer die histologisch 

mikroskopische Analyse. Gleichwohl gibt es mit hochauflösenden Computer-

tomographen eine Möglichkeit, auf ähnlich hohem Niveau den Knochen 

zerstörungsfrei zu quantifizieren. 

Mit Hilfe dieser neuen bildgebenden Verfahren können Parameter nicht nur 

zweidimensional sondern auch über ein ausgewähltes Volumen berechnet werden. 

Für die unten genannten Messwerte hat sich die dreidimensionale gegenüber der 

mikroskopischen 2D-Auswertung durchgesetzt und wird nun standardmäßig mit Hilfe 

von hochauflösenden Computertomographen bestimmt:  
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• Flächenträgheitsmoment: Es gibt den Widerstand eines Körpers gegen 

Biegung an. Mit steigendem Wert bedarf es einer größeren Energie bis es zu 

einem Biegen des Materials kommt. Dieser Wert errechnet sich aus dem 

Produkt der Fläche des Körpers um seine neutrale Achse (Magnus und 

Müller-Slany 2005).  

• Trabecular Bone Pattern Factor: Dies ist ein Parameter, der die quantitative 

Auswertung der intratrabekulären Konnektivität darstellt (Hahn et al. 1992). 

 

Allerdings sind mit dieser radiologischen Technik keine Zellparameter messbar, da 

nur de mineralisierte Knochensubstanz erfasst wird. Hier ist man weiter auf 

histologische Präparate und spezielle Färbungen angewiesen. Nur damit lassen sich 

Aussagen über die den Knochen besiedelnden Zelltypen und damit über den 

Knochenstatus (High Turnover, Low Turnover, etc.) treffen. 

Die Mineralisation des Knochengewebes kann durch Veraschung oder aber durch 

spezielle Bildgebebung analysiert werden (Currey et al. 1996,  Burghardt et al. 2008). 

 

 

1.2  Knochentypen des Skelettsystems 
 

In der makroskopischen Anatomie findet eine Unterteilung der Knochen nach ihrem 

Aussehen und Aufbau statt: 

1. Lange Knochen (Ossa longa) sind Röhrenknochen und bestehen aus 

Diaphyse, Epiphyse und Metaphyse. Dabei ähnelt die Epiphyse in ihrer 

Beschaffenheit den spongiösen Knochen, die Diaphyse bildet einen durch die 

Corticalis (Substantia compacta) umgebenen Hohlraum, in dem das 

Knochenmark und ein Teil der roten Blutkörperbildung beherbergt ist. Sie 

bestehen zum Großteil aus Corticalis und stellen ca. 80% des gesamten 

Knochensystems dar (Jee 2001). 

2. Kurze Knochen (Ossa brevia) sind zum Beispiel Hand- und 

Fußwurzelknochen. Im Gegensatz zu den langen Knochen gibt es in der 

Diaphyse fast keinen Hohlraum (Schiebler und Korf 2002).  

3. Platte Knochen (Ossa plana) bestehen aus zwei massiven kortikalen 

Schichten, zwischen denen sich unterschiedlich viel spongiöse Substanz 

befinden kann, wie dies zum Beispiel im Schulterblatt oder dem 
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Schädeldachknochen der Fall ist. Auch hier findet ein Teil der roten 

Blutkörperbildung statt (Schünke et al. 2005). 

4. Unregelmäßige Knochen (Ossa irregularia) sind zum Großteil aus Spongisa 

bestehende Knochen, die durch die Substantia corticalis ummantelt werden. 

Sie lassen sich keiner der oben genannten Definition zuordnen. Zusammen 

mit den platten Knochen bilden sie etwa 20% des gesamten Skelettsystems 

(Schünke et al. 2005). 

Irreguläre Knochen und lange Röhrenknochen bilden mehr als 95% der gesamten 

Knochen (Schünke et al. 2005). 
 
 

1.2.1 Makroskopischer Aufbau des Knochens   
Knochen sind von der äußeren Knochenhaut, dem Periost, umgeben. Das Periost ist 

fest mit der Substantia compacta verbunden und dient unter anderem der 

Blutversorgung. Seine wichtigste Funktion ist allerdings die Kallusbildung nach 

Fraktur und damit Ausheilung von Defekten (Drenckhahn 2008). Im Folgenden wird 

detailliert nur der Aufbau der langen Röhrenknochen und irregulären Knochen 

beschrieben, da sie mit 95% den Großteil des Knochensystems bilden und  in dieser 

Arbeit Bestandteil der mechanischen Prüfung sind: 

a) Die Extremitäten werden vor allem von langen, schaftförmigen Knochen, 

sogenannten Röhrenknochen (Ossa longa) gebildet, die ihren Namen 

aufgrund der röhrenförmigen Beschaffenheit des mittleren Abschnitts erhalten 

haben (Diaphyse). Endständig verbreitern sich die Knochen zu den 

Epiphysen, deren Enden mit Knorpel überzogen sind und dort mit anderen 

Knochen über Gelenke in Verbindung stehen (Schünke et al. 2005). Bereits 

vor der Epiphyse liegt ein im Vergleich zu der Diaphyse verbreiterter 

Abschnitt, die Metaphyse. Zwischen Epi- und Metaphyse liegt die 

Epiphysenfuge, auch Wachstumsfuge genannt, die für ein normales 

Wachstum zuständig ist (Abb. 1-3). Mit Beendigung des Wachstums 

verknöchert dieser Bereich zur Linea epiphysalis (Drake et al. 2007). Sowohl 

Epiphyse als auch Metaphyse bestehen zum Großteil aus spongiösen 

Knochen während die Hülle von kortikalen Knochen geformt wird. Diese 

dienen der optimierten Kraftüberleitung der auf die Gelenkflächen wirkenden 

Kräfte in die Kortikalis und vice versa, um so eine optimale Kraftverteilung bei 
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geringstmöglicher Knochenmasse zu erreichen. Zusätzlich sind die 

Zwischenräume der Spongiosa meist mit dem blutbildenden roten 

Knochenmark ausgefüllt. Im Gegensatz dazu besteht die Diaphyse 

hauptsächlich aus Substantia compacta, die die von Fett gefüllte Markhöhle 

umschließt (Drenckhahn 2008).  

 

 
Abb. 1-3: Schematische Unterteilung eines Röhrenknochen 

 

b) Wirbelkörper sind ein Beispiel für irreguläre Knochen. Mit Ausnahme des Atlas 

und der Axis bestehen alle Verterbrae aus einem annähernd zylindrischen 

Körper. Dieser ist über den Wirbelbogen mit den Processi transversi und 

spinosus verbunden. Beide dienen als Ansatz für viele  Muskeln und Sehnen. 

Der Wirbelbogen umgibt den Spinalkanal, der das Rückenmark beherbergt 

(Abb. 1-4).  

Die mechanische Hauptlast trägt der Wirbelkörper über die Artikulation der 

benachbarten Wirbel und den dazwischen liegenden Bandscheiben. 

Gleichwohl stehen die Wirbel zusätzlich über die Pedikel miteinander in 

Verbindung. Anders als die langen Röhrenknochen bestehen die irregulären 

Knochen vor allem aus trabekulären Strukturen. Diese tragen den Hauptteil 

der Belastung. Daher  ist die Kortikalis auch nur sehr dünn (Silva et al. 1994). 

Finite Elemente Analysen legen nahe, dass lediglich 15% der Last von der 
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Kortex getragen werden (Silva et al. 1997). Dabei weist die Spongiosa 

abhängig von der Nähe zu den Endplatten unterschiedliche Dichte-Werte auf 

(je näher desto dichter). Prüfungen konnten zeigen, dass auch die 

Knochenmineralsalzdichte an den Endplatten höher ist als im Zentrum (Keller 

et al. 1992). 

 
Abb. 1-4: Schematische Unterteilung eines Wirbelkörpers (µCT Aufnahmen). a: Corpus vertebrae; b: Processus 
spinosus; c: Processus transversus; d: Processus articularis inferior; e: Arcus vertebrae. 
 
 

1.3   Biomechanik des Knochens  
 

Durch die Größenzunahme der Landlebewesen wurde ein funktioneller Stützapparat 

zum Selektionsvorteil. Für eine Optimierung des Energiehaushaltes des gesamten 

Organismus mussten Knochen bei höchstmöglicher Stabilität gleichzeitig eine 

möglichst geringe Masse besitzen. Um die Leichtbausweise der Knochen zu 

ermöglichen, ist ein Erhalt der optimalen Qualität des Knochens durch konstante 

Reparier- und Umbauvorgänge, das sogenannte Remodeling, Vorraussetzung. Auf 

diese Weise werden Defekte repariert und der Knochen kann sich aktiv auf 

veränderte Lebensumstände bzw. veränderte mechanische Belastungen reagieren.  

Bereits vor über 300 Jahren vermuteten Forscher (GALILEI 1683 (Todd und 

Robinson 2003), BELL 1827 (Bell 2008)) Zusammenhänge zwischen dem Aufbau 

der Knochen und der auf sie wirkenden Kraft, ohne jemals Beweise dafür liefern zu 

können (Martin et al. 1998). Diese These unterstützten die technischen Zeichnungen 
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des schweizer Ingenieurs KARL CULMANN und dem Anatomen HERMANN VON 

MEYER (Abb. 1-5). Die durch MEYER angefertigten Schliffe eines proximalen 

Femurs erinnerten den Ingenieur an die Bausweise eines Lastkranes (Thompson 

1942).  

1855 postulierte JULIUS WOLFF seine Theorie, Knochen werden abhängig von ihrer 

Benutzung umgebaut und angepasst	
   (Wolff 1892). Seine Thesen waren über viele 

Jahrzehnte in Form des WOLFF’schen Gesetzes ein Pfeiler des biomechanischen 

Verständnisses über den Aufbau und die Anatomie des Knochens. Viele Jahre 

später kritisierten Forscher, dass WOLFF in seinen Betrachtungen die Inhomogenität 

und anistotrope Struktur des Knochens außer Acht gelassen habe.  Seine Theorien 

wurde vor allem von HAROLD FROST und STEPHEN COWIN diesen Erkenntnissen 

angepasst und erweitert (Frost 2000, Cowin 2001b). Mittlerweile weiß man, dass die 

trabekuläre Architektur der Knochen, dem trajektoriellen Aufbau aus der Architektur 

entspricht. Der Körper modelliert seine Knochen so, dass die spongiöse Substanz 

den auf sie wirkenden Druck- und Zugspannungen optimal angepasst ist. Eine 

logische Konsequenz daraus ist, dass Knochen bei Minderbelastung abgebaut und 

bei Überbelastung verstärkt wird (Frost 2001, Rittweger und Felsenberg 2003).  

Vor allem die oben beschriebene Inhomogenität des Knochens erschwert jedoch 

noch immer das vollständige biomechanische Verständnis des knöchernen Systems 

(Ulrich et al. 1998). Für die trabekuläre Knochenstruktur ist das mechanische 

trajektorielle Bauprinzip von entscheidender Bedeutung. Sie sind entsprechend der 

Einwirkung der Druck- und Zugspannungen ausgerichtet. Ein Beispiel bieten die 

Wirbelkörper, bei denen sowohl ein Knochenbälkchen-System entstanden ist, dass 

vor allem vertikal verläuft um Druckspannungen aufzufangen, als auch horizontal 

verlaufende Trabekel um seitliche Zugspannungen aufzunehmen (Cowin 2001b).               

Gleichzeitig entwickelten sich die Röhrenknochen, die aufgrund ihrer Bauweise 40% 

des Gewichtes im Vergleich zu massiven Knochen einsparen konnten und dennoch 

denselben mechanischen Biegebelastungen standhalten können wie solide Knochen 

gleichen Ausmaßes (Saša und Borislav 2002).  
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Abb. 1-5: Culmann – von Meyer – Zeichnungen (von Meyer 1873). 
 

Entscheidend ist aber nicht nur die Leichtbauweise der Knochen sondern auch die 

Komposit-Bauweise aus anorganischem und organischem Material, die dem 

Knochen ein optimales Maß aus Elastizität (Kollagenfasern) und Härte 

(Mineralgehalt) verleiht. Dabei entscheidet auch die Kollagenausrichtung darüber, ob 

der Knochen eher druck- (longitudinale Ausrichtung) oder zugstabil (transversale 

Ausrichtung) ist. Der Körper ist in der Lage mittels der Trabekelausrichtung und 

Knochenmasse die Belastbarkeit des Knochens zu variieren. Auch die Mineralisation 

der Knochen ist kein konstanter Parameter und kann durch Variantion die Festigkeit 

des Knochens beeinflussen (Mammone und Hudson 1993, Landis 1999). 

 

 

1.3.1 Frakturen  
Das Verständnis über den Aufbau des Knochens und seine biomechanische 

Funktionalität kann im klinischen Alltag nicht nur für die Erforschung von 

Knochenerkrankungen eingesetzt werden, sondern hilft auch für das Verständnis 

über die Entstehung von Frakturen. 

Ein Beispiel dafür ist die Belastbarkeit von Röhrenknochen. Diese sind für 

Biegebelastung am anfälligsten, da sie aufgrund ihrer hohen Spezialisierung über 

eine hohe Druckfestigkeit, jedoch nur über geringe Zugfestigkeit verfügen (Schünke 

et al. 2005). 

Eine Studie zur Häufigkeit von Frakturen bei Erwachsenen in Schottland aus dem 

Jahr 2000 ergab die folgende Verteilung, die in etwa dem Durchschnitt der 
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Industrienationen entsprichen dürfte: Distaler Radius 17,5%, Metacarpale Frakturen 

11,7%, proximaler Femur 11,6%. Wie man der Arbeit entnehmen kann, handelt es 

sich bei 6 der ersten 10 Frakturarten um Brüche der langen Röhrenknochen und bei 

den restlichen vier um kurze, irreguläre Knochen. Dabei varrieren die verschiedenen 

Brucharten in ihrer Verteilung im Geschlecht und Alter erheblich (Court-Brown und 

Caesar 2006).  

 

 
Abb. 1-6: Frakturformen. Die oberen drei Zeichnungen zeigen schematisch die Kraftentwicklung bei 
Kompressions- oder Stauchungsfrakturen [a], Torsionsfrakturen [c] und Biegefrakturen [e] mit oder ohne 
Widerlager. Die unteren Darstellungen zeigen die dafür typischen klinischen Frakturgeschehen: osteoporotische 
Wirbelkörperfrakturen als Beispiel für Stauchungsfrakturen [b], Torsionsfrakturen als Komplikation bei 
komplizierten Schaftbrüchen [d] und den Schenkelhalsbruch oder aber Überrolltraumata als Beispiel für 
Biegefrakturen [f]. (aus Berchthold Chirurgie, 5. Auflage, 2005) 
 

Man unterscheidet in der Unfallchirurgie unter anderem zwischen Scherfrakturen, 

Abscherfrakturen, Biegungsfrakturen, Torsionsfrakturen, Kompressionsfrakturen und 

Abrissfrakturen (Abb. 1-6). Dabei kommt es bei Scherfrakturen zu einer direkten 

Scherung innerhalb des Knochens, während Abscherfrakturen durch Krafteinwirkung 

gelenknaher Partner entstehen. Biegefrakturen können entweder den Schaftbereich 

von Knochen durch ein auf sie ausgeübtes Biegemoment oder im spongiösen 
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Bereich über eine durch Biegekräfte verursachte Impaktation der Kortikalis in die 

Spongiosa entstehen. Torsionsfrakturen werden durch indirekt axial einwirkende 

Drehmomente verursacht. Kompressionsfrakturen entstehen durch die Zerdrückung 

der Knochen durch Druckbelastung des Knochens gegenüber einem Widerlager. 

Dabei kommt es häufig zu einer Berstung, Spaltung oder Impression der von 

Kortikalis umgebenen trabekulären Strukturen (Wanner und Trentz 2006). 

Kombiniert man dieses Wissen mit der Inzidenz adulter Frakturen, liegt die 

Schlussfolgerung nahe, dass Biegungs- und Kompressionsfrakturen zu den 

häufigsten Bruchformen des adulten Patienten gehören.    

 
 

1.3.2  Fraktur assoziierte Erkrankungen 
Es gibt eine Vielzahl an Erkrankungen, die mit einer erhöhten Frakturrate 

einhergehen. Dies kann zum Beispiel im Rahmen einer Mindermineralisation 

aufgrund von z.B. Vitamin D3- oder Calcium-Mangel entstehen (Osteomalazie). Eine 

weitere Gefährdung stellt der Abbau von Knochensubstanz initial im Rahmen einer 

Osteopenie später einer Osteoporose dar. Auch eine Verknöcherung und 

Übermineralisation kann zu einer Versprödung mit erhöhter Brüchigkeit führen 

(Osteopetrose; d.h. ein Funktionsverlust der Osteoklasten). 

Dabei ist die Osteoporose das volkswirtschaftlich bedeutsamste Knochenleiden des 

Menschen. Osteoporose ist eine systemische skelettale Erkrankung, die durch eine 

verringerte Knochenmasse sowie einen Untergang der trabekulären Strukturen des 

Knochens und einer dadurch assoziierten erhöhten Knochenbrüchigkeit und den 

damit einhergehenden Frakturen definiert ist (1993). Osteoporose ist eine der am 

volkswirtschaftlich kostenintensivsten Erkrankungen Deutschlands. Wie eine Studie 

im Auftrag der gesetzlichen Krankenkassen unter der Leitung von DIETER 

FELSENBERG zeigen konnte, kostet Osteoporose dem deutschen 

Gesundheitssystem etwa 5,4 Milliarden Euro und nur etwa 23% der Patienten 

werden mit einer spezifischen Medikation behandelt. Damit ist die Osteoporose eine 

unterschätzte Erkrankung des in der Regel älteren Menschen (Haussler et al. 2007). 

Ein Großteil dieser Kosten entsteht durch die mit der Osteoporose assoziierten 

Frakturen und der daraus resultierenden Krankenhausaufenthalte, Pflegebe-

dürftigkeit und Mortalität (Lippuner et al. 2005). 

Als systemische Erkrankung kann das gesamte Skelettsystem betroffen sein. Die am 
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häufigsten betroffenen Knochen sind jedoch die Wirbelsäule, die Hüfte sowie der 

Humerus und der distale Radius (Riggs 1995). 

Man differenziert zwischen der primären Osteoporose ohne erkenntliche 

Entstehungsursache und der sekundären Osteoporose. Hier sind unter anderem 

Vitamin-D-Mangel im Rahmen einer  chronischen Niereninsuffizienz (Cunningham 

2007) oder Lebererkrankungen (Ebeling 1998) zu nennen. Auch die systemische 

Einnahme von Glukokortikoiden oder Aromatasehmmern kann zu einer reduzierten 

Knochenmasse im Sinne einer sekundären Osteoporose führen (Kok und Sambrook 

2009). 
Im Schatten der Osteoporose stehen weitere mit einer erhöhten Frakturgefährdung 

assoziierten, weitaus seltenere systemische Erkrankungen des Knochensystems wie 

zum Beispiel die Pycnodysostosis (Schilling et al. 2007), die Osteogenesis 

imperfecta (Rauch und Glorieux 2004), Morbus Paget (Singer 2009), knöcherne 

Tumoren (Biermann et al. 2010, Wagner et al. 2001) sowie die Neurofibromatose 

(DiSimone et al. 1988). 

Klinische und Grundlagenforschung im Bereich der Knochen befasst sich vor allem 

mit dem Ziel, die Frakturanfälligkeit eines Systems zu reduzieren, indem 

antiresorptive oder knochenanabole Targets gesucht werden. Im Rahmen der 

Knochenforschung wird nach einer Optimierung der Medikation sowie nach einem 

besseren Verständnis der Ursachen und des Verlaufs dieser Erkrankungen gesucht. 

Dafür ist jedoch nicht nur ein Wissen über die Knochenarchitektur und des 

Knochenstoffwechsels sondern vor allem über die Auswirkung dieser Parameter auf 

die Knochenfestigkeit von besonderer Bedeutung. Dies rückt biomechanische 

Knochenuntersuchungen in den Interessenfokus, weil damit die klinischen 

Auswirkungen der Erkrankung aufgezeigt werden können. 

 

 

1.4   Tiere in der Knochenforschung  
 

Tierversuche stellen einen essentiellen Bestandteil in der experimentellen 

Knochenforschung dar. Je nach Art der Untersuchung müssen die Tiere bzw. ihre 

Knochen eine entsprechende Größe haben. Während Ratten, Mini-Schweine, 

Schafe, Frettchen und Nicht-Menschenaffen vielfach für die Erforschung von 

pharamazeutischen (Knochen-anabolen bzw. –antikatabolen) Targets benutzt 
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werden, bedarf es z.B. in der Gelenkforschung vielfach operativer Intervention. 

Hunde stellten einen Großteil der Versuchsgruppe dieser Prüfungen dar, aber auch 

Schafe, Schweine, Hasen, Ziegen und Affen wurden für solche Versuchsreihen 

benutzt (Turner und Burr 2001, Kimmel 2001).   

Mehr als die Hälfte (53%), der in Europa 2005 verwendeten Tiere, sind Mäuse. 

Gefolgt werden sie von Ratten (19%), Kaltblütlern (15%), Vögeln (5,4%), Hasen 

(2,6%) und Ginea-Schweinen (2,1%) (Communities 2007).   

Der Vorteil der Mäuse in der Knochenforschung ist die geringe genetische Variabilität 

innerhalb einer Kolonie und des Geschlechts. Das erlaubt Versuchsreihen mit nur 

geringen Gruppengrößen (Corwin und Rowe 2001). Hinzu kommt, dass das 

Mausgenom besser als viele andere Tiergruppen analysiert wurde und sich dadurch 

für genetische Forschung anbiete. Allerdings limitiert ihre Knochengröße die 

Versuchsreihen auf Biege- und Kompressionsprüfung in der täglichen Routine.  Die 

Maushaltung ist einfacher und weniger kostenintensiv als bei Großtieren und auch 

die Züchtung ist bedeutend leichter. Gleichsam altern Mäuse im Vergleich zu 

Großtieren schneller. Auf diesem Wissen basierend werden bereits ein Jahr alte 

Mäuse für das Krankheitsbild Erwachsener herangezogen (Rosen et al. 2001, 

Schilling et al. 2001, Pogoda et al. 2005, Waterston et al. 2002).  

 

 

1.5  Grundlagen der Biomechanik  
 

Kraft ist das Produkt aus Masse und Beschleunigung. Sie stellt die Ursache von 

Orts- oder Formveränderung von Körpern dar. Die Einheit der Kraft im SI-System ist 

das Newton [N], benannt nach dem gleichnamigen Physiker Isaac Newton. Ein 

Newton ist diejenige Kraft, durch die einer Masse von 1kg eine Beschleunigung von 

1m/s2 erteilt wird (Magnus und Müller-Slany 2005).  

Man muss zwischen äußeren und inneren Kräften unterscheiden. Äußere Kräfte 

führen zu Drehmomenten (Hebelarm, Kraft mal Weg) im Innern des Körpers. Wenn 

die Kraft senkrecht zur Längsachse einwirkt, spricht man von einem Biegemoment. 

Axialkräfte wirken entlang der Längsachse, während Querkräfte transversal wirken 

(Magnus und Müller-Slany 2005, Cowin 2001a) . 
Innere Kräfte sind analog zu den äußeren und werden als Spannungen bezeichnet. 

Es gibt Normalspannungen σ in Längsrichtung (Druck- und Zugspannungen) und 



Einleitung 
 

 17	
  

Querspannungen τ in transversaler Richtung (Schub-, Scher- und Torsions-

spannungen). 

Diese Differenzierung ist für das Verständnis der Knochenbiomechanik von 

entscheidender Bedeutung, da die verschiedenen Knochen speziell auf die 

physiologischen Belastungsformen ausgerichtet sind und hierfür die größte 

Widerstandsfähigkeit aufweisen. Sobald jedoch eine unphysiologische Belastung 

erfolgt (z.B. durch einen Unfall), versagt der Knochen in seiner Funktion und es 

kommt zu einer Fraktur (Geusens et al. 2004, Nalla et al. 2005).  

Arbeit ist die Energie, die durch eine Kraft längs eines Weges auf einen Körper 

übertragen wird. Seine SI-Einheit ist Joule [J] (Gerthsen und Vogel 1999). Der 

Mineralisationsgrad bestimmt zu einem Großteil die Brüchigkeit und damit das 

Biegeverhalten des Knochens. Ein wenig mineralisierter Knochen, kann ähnlich 

einem jungen Ast, eine hohe Energie aufnehmen, bevor es zu einem Bruch kommt 

(sog. Grünholzfraktur). Im Gegensatz dazu kommt es durch eine Übermineralisation 

zu einer erhöhten Brüchigkeit und einer verminderten Energieaufnahme (Turner 

2006).  

Für Knochen gilt sowohl in vitro als auch ex vivo in der Bruchprüfung, dass die 

Stabilität primär von drei Parametern abhängig ist, der geometrischen Struktur des 

Knochens, den mechanischen Eigenschaften des Materials (Spannungs-, 

Dehnungsverhalten, Druckresistenz), sowie der Größe und Richtung der 

angreifenden Kraft. Wichtig ist die Erkenntnis, dass nicht die gesamt einwirkende 

Kraft entscheidend für das Verhalten des Knochens ist sondern die Verteilung der 

inneren Kräfte (Einhorn 1992, Cowin 2001a). 

 

 

1.5.1  Parameter der Biomechanik 
Im Folgenden werden zum Verständnis der später genannten Prüf-Ergebnisse die 

relevanten biomechanischen Parameter und deren Erklärung dargelegt.  

Zunächst ist es wichtig, zwischen den Begriffen Dehnung und Spannung zu 

unterschieden. Dehnung ist die Veränderung eines Körpers in der Länge und wird in 

Prozent angegeben. Je nach Richtungs- und Größenveränderung unterscheidet man 

zwischen Stauchung (negatives Vorzeichen) und Dehnung (positives Vorzeichen). 

Spannung kann als die Intensität einer Kraft, die in einer bestimmten Ebene wirkt, 
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verstanden werden. Dabei spricht man von Normalspannungen, die längsaxial 

wirken, und von Scherkräften sobald sie horizontal wirken (Turner 2006) .  

Jede Kraft kann in Vektoren zerlegt werden, die wiederum den oben genannten 

Spannungen entsprechen.  

Jede Belastung eines Körpers führt zu dessen Verformung. Werden aufgewendete 

Kraft und die dadurch zurückgelegte Strecke mit einer Kurve festgehalten, so   erhält 

man ein Kraft-Weg-Diagramm (Abb.1-7). Dies spiegelt das Verhältnis von Kraft zu 

Verformung des Körpers bis zum Bruch wieder (Magnus und Müller-Slany 2005). 

Man unterscheidet zwei Arten der Verformung, die elastische und die plastische 

(Abb. 1-7 b und c). Diese beiden Verformungsarten werden durch die Quetschgrenze 

im Druckversuch und Streckgrenze im Zugversuch von einander getrennt. Innerhalb 

der elastischen Region sind alle Veränderungen innerhalb des zu prüfenden Körpers 

reversibel. Oberhalb dieses Punktes kommt es zu plastischen Verformungen, die 

auch nach Abbrechen des Versuches nicht reversibel sind. Diese Veränderungen 

entstehen vor allem durch Kriechbewegungen und Mikrofrakturen innerhalb des 

Materials (Currey 2006). Es gibt vielfältige Methoden diesen Punkt zu berechnen. 

Eine Möglichkeit ist es den Wendepunkt der Kurve im Kraft-Weg-Diagramm zu 

wählen.  

 

 
Abb. 1-7: Schematische Darstellung eines Kraft-Weg-Diagramms und der daraus errechenbaren Parameter [a| 
sowie der Unterschied zwischen elastischer [b] und plastischer Verformung [c].  
 
 

Die Steigung des linearen Abschnitts der elastischen Verformung nennt man 

Steifigkeit [N/mm]. Die Steifigkeit steht beim Knochen in direktem Verhältnis zur 

Mineralisierung.  
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Die Maximalkraft, Fmax [N], ist die maximale Kraft, die während des Versuches auf 

den Körper gewirkt hat. Sie muss nicht gleichbedeutend mit der Bruchkraft sein, da 

die Materialstärke aufgrund der plastischen Verformungen schwächer werden kann. 

Mit diesem Parameter lassen sich Aussagen über den Knochen als Verbundstoff 

treffen.  

Die Energie [N*mm], die ein Knochen aufnehmen kann, bevor es zum Versagen des 

Körpers kommt, wird durch die Fläche unterhalb der Prüfkurve dargestellt. Je 

geringer die plastische Verformbarkeit eines Materials ist, desto höher ist auch seine 

Brüchigkeit. Je größer die  durch die Kurve gebildete Fläche ist, desto geringer ist 

auch seine (Material-) Festigkeit.   

Alle diese Faktoren müssen im besten Fall bekannt sein, um einen Prüfkörper und 

seine mechanischen Eigenschaften adäquat zu definieren.  

Wird das Kraft-Weg-Diagramm in ein Druck-Zug-Diagramm umgewandelt, so kommt 

es zu einer Eliminierung der geometrischen Komponenten. Die Steigung dieser 

Geraden wird in diesem Fall Elastizitätsmodul genannt. Es ist der Wert, der die 

intrinsische Steifigkeit des Materials beschreibt. Die Fläche unter der Kurve gibt hier 

die Härte des Materials wieder.  

 

 

1.5.2  Mechanische Knochenprüfung	
   
Das Besondere an dem Prüfkörper „Knochen“ ist, dass dieses Material, wie auch 

einige andere Stoffe, nicht homogen ist. Knochen ist ein Kompositgebilde und 

dadurch anisotrop. Das bedeutet, der Knochen ist in seinen Achsen nicht 

gleichermaßen widerstandsfähig. Das menschliche Femur zum Beispiel ist aufgrund 

seiner Strukturen und Faserausrichtungen deutlich belastbarer auf Druck- und Zug- 

als auf Biegebelastungen. Ein isotropes Material hingegen ist in allen Achsen gleich 

belastbar und weist in allen Dimensionen gleiche Materialeigenschaften auf (Davison 

et al. 2006).  

Des Weiteren ist Knochen viskoelastisch. Viskoelastizität ist definiert als die 

Eigenschaft eines Körpers zeit-, temperatur- und frequenzabhängig, unterschiedliche 

Elastizität bei unterschiedlicher mechanischen Belastung zu zeigen. So kann bei 

sehr langsamer Belastung der Elastizitätsmodul deutlich niedrig sein, während eine 

schnelle Prüfung zu höheren Werten führt. Es ist deswegen also unabdingbar, dass 
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für die Prüfungen die selben standardisierten Prüfprotokolle verwendet werden, um 

so auch vergleichbare Werte zu erhalten (Lakes 2001, LeMaitre 2001). 

Das bedeutet für die Knochenforschung, dass viele Parameter lediglich eine 

Annäherung an die Realität darstellen. Zudem wird in der biomechanischen 

Knochenprüfung eine Struktur ex vivo geprüft, die in vivo ein dynamisches sich 

adaptierendes System darstellt. Die Ergebnisse der Materialprüfung stellen damit 

immer nur eine momentane Bestandsaufnahme dar.  

Im Folgenden werden die häufigsten mechanischen Knochenprüfformen dargestellt 

(Abb. 1-7). Jede biomechanische Prüfung erfolgt unter standardisierten Protokollen. 

Dafür wird eine Materialprüfmaschine mit speziell für die Prüfung gefertigter 

Vorrichtung verwendet. Die Auswertung der Daten erfolgt an dem die Prüfmaschine 

steuernden Computer: 

a) Zugtestung: 

Zugtestung wird in der Literatur als die akkurateste Prüfmethode angegeben. 

Einzige Limitierung ist, dass die Kraft rein axial wirken muss, damit keine 

Biegemomente auf das zu prüfende Material wirken. Man kann sowohl 

kortikalen als auch trabekulären Knochen auf diese Art und Weise prüfen. 

Allerdings müssen die Proben relativ lang und breit (Länge : Breite = 15-25mm 

: 40mm) sein (Davy und Jepsen 2001). 

b) Kompressionstestung: 

Im Gegensatz zur Zugtestung können mit dieser Methode auch kleinere 

Knochenobjekte geprüft werden (7-10mm Länge). Allerdings sind die 

Prüfergebnisse nicht so valide und reliabel wie in der Zugtestung. Für 

möglichst gute Ergebnisse müssen die zu beladenen Flächen möglichst 

parallel angeordnet sein. Bei dieser Prüfung darf es zu keiner abscherenden 

Bewegung kommen, damit reine Druckspannungen gemessen werden. Hinzu 

kommt die aufwendige Vorbereitung und Präparation der zu prüfenden 

Objekte. Eine reine Prüfung trabekulärer Knochenbälkchen ist nur bei relativ 

großen Trabekelstrukturen möglich. Durch das Herausschneiden der Proben 

aus ihrem Verbund wird die Kraft bei dieser Materialprüfung häufig 

unphysiologisch in die Struktur eingeleitet. Erst weit im Inneren des 

Prüfkörpers wir die Kraft physiologisch auf das gesamte System aufgeteilt. 

Gleichwohl entspricht diese Art der Prüfung einer Vielzahl von natürlichen 

Belastungen (Turner und Burr 2001).  
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Anders als zum Beispiel der Zugtest misst der Kompressionstest dabei nicht 

nur intrinsische Charakteristika sondern auch die mechanischen 

Eigenschaften des gesamten Körpers. So können zum Beispiel Wirbelkörper 

verschiedener Osteoporose-Schweregrade mit einander verglichen werden 

oder die Effektivität unterschiedlicher pharmazeutischer Behandlungen auf 

das knöcherne System evaluiert werden. Die Kompressionsprüfung von 

Wirbelkörpern hat außerdem den Vorteil, dass er in seiner Belastungsform der 

anatomisch physiologischen Beanspruchung von Wirbelkörpern entspricht 

(Keller und Liebschner 2000).  

Ähnlich wie menschliche Wirbel bestehen auch Mauswirbel zu einem großen 

Teil aus trabekulärer Struktur (Ferguson und Steffen 2003). Es haben sich für 

humane Wirbel Prüfmethoden etabliert, bei denen kleine würfel- oder 

zylinderförmige Proben aus dem Skelett geschnitten werden, um dann auf ihre 

Druckbelastbarkeit geprüft zu werden (Turner und Burr 2001). Dieses System 

kann aufgrund des erheblichen Größenunterschiedes von Mensch zu Maus 

nicht übernommen werden. Will man in ähnlicher Versuchsdurchführung 

murine Wirbel biomechanisch prüfen, so müssen ganze Wirbelkörper geprüft 

werden. Dabei muss man sich bewusst sein, dass die Messwerte ein 

Kompositgebilde aus kortikalem und trabekulärem Knochen widerspiegeln. 

Der exakte Einfluss einzelner Strukturen (Spongiosa, Kompakta) kann mit 

histomorphometrischen Analysen und Finite-Elemente-Software lediglich 

abgeschätzt werden.  

Der Wirbelkompressionsprüfung der Maus wird deutlich seltener verwendet 

als der Femur-Biegebelastung. Ein Problem stellte bisher die Präparation der 

Wirbel vor der Prüfung dar. In einigen Arbeitsgruppen wurden die Endplatten 

entfernt um möglichst parallele Oberflächen für eine Krafteinleitung zu 

schaffen. Dies führte allerdings zu einer nicht unerheblichen Verkleinerung der 

Knochen, sowie Mikrofrakturen und anderen Präparationsartefakten an den 

Auflageflächen. Dadurch wird jedoch ein nicht standardisierbarer Anteil 

kortikalen und trabekulären Knochens entfernt. Alternativ wurde der Druck 

direkt auf die Endplatten ausgeübt unabhängig von seiner Abweichung aus 

der Horizontalen. Dies führt erneut zu einer Druckabweichung und –

konzentrierung die eine Reproduzierbarkeit der Daten unmöglich macht 

(Turner und Burr 2001). GÖTZEN konnte zeigen, dass es bei diesen 
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Alterationen der Knochen zu nicht physiologischen Veränderungen der 

mechanischen Belastbarkeit kommt und einzelne Regionen des Knochens 

anders als in der Realität belastet werden (Götzen 2006). Dadurch kann es zu 

einer Fehleinschätzung der Belastbarkeit kommen.  

Die von GÖTZEN etablierte Wirbelkörper-Kompressionsprüfung wird im 

Rahmen dieser Arbeit für die Materialprüfung von murinen Wirbelkörpern 

verwendet. 

c) Torsionstestung: 

Mit der Torsionstestung wird der Widerstand meist vollständiger Knochen 

gegenüber Scherkräften gemessen. Zur Prüfung ist eine Einbettung der 

Knochenenden in die Prüfvorrichtung nötig. Dies ist zeitintensiv, die Kleber 

müssen speziell für die Materialprüfung ausgesucht werden und es darf 

keinerlei axiale Abweichung während der Einbettung geben. Torsionstestung 

wird nur selten durchgeführt. Ausnahme bildet die mechanische Evaluation 

von verheilten Knochenbrüchen und Allografts. Diese Prüfung ermöglicht eine 

Krafteinleitung entfernt von der zu prüfenden Stelle und so eine genaue 

Untersuchung der Selben (Sharir et al. 2008).  

d) Biegetestung: 

Biomechanische Untersuchungen an Röhrenknochen werden primär mit 

Biegeversuchen durchgeführt. Biegeversuche sind eine Alternative zu Druck- 

und Zugprüfungen, wenn die Festigkeitswerte von sehr kleinen Knochen 

ermittelt werden sollen, da die Durchführung hierbei deutlich einfacher ist. 

Prüfung der Knochen durch Biegebeanspruchung erfolgt in der Regel durch 3- 

oder 4-Punkt-Belastung. Hierfür sollten möglichst symmetrische Knochen 

verwendet werden, um eine homogene Kraftverteilung zu garantieren (Turner 

und Burr 2001).  

Bei dem Drei-Punkt-Biegeversuch kommt es zu einer einzelnen 

Druckbelastung im zentralen Bereich des zu prüfenden Knochens. Ein klarer 

Vorteil gegenüber anderen Prüfmethoden ist der einfache Versuchsaufbau. 

Ein Nachteil hingegen ist der inhomogene Verlauf des Biegemomentes, was 

zu einer maximalen Konzentrierung der Scherspannungen im Bereich des 

Krafteinleitungspunktes führt. Dadurch kommt es nicht mehr zu einem 

Materialversagen am schwächsten Punkt des Knochens zwischen den 
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Auflageflächen sondern zu einer Spannungskonzentration in einem Punkt, 

wodurch eine Sollbruchstelle vorgegeben wird (Jiang et al. 2001). 

Bezogen auf eine optimale Kraftverteilung bei Belastung des Körpers ist der 

Vier-Punkte-Biegeversuch dem oben genannten Aufbau deutlich überlegen. 

Dabei wird die Kraft parallel an zwei Punkten eingeleitet und es kommt 

zwischen ihnen zu einer homogen auf den Knochen verteilten Biegebelastung 

ohne Scherkräfte. Dieser Versuchsaufbau führt dazu, dass der so geprüfte 

Knochen zwischen den Auflagerflächen an seiner strukturell schwächsten 

Stelle bricht. Reproduzierbare Vier-Punkt-Biegungen sind bei der Prüfung 

nicht symmetrischer Knochen nur schwer zu realisieren, da eine 

Krafteinleitung exakt gleich erfolgen muss. Auch bei dieser Art der 

Materialprüfung kommt es häufig zu Quetschungs-Veränderungen innerhalb 

des Prüfkörpers zwischen den Auflageflächen aufgrund des geringen 

Abstandes der Widerlager. Zudem ist der Prüfaufbau aufwendiger als für den 

Drei-Punkt-Biegeversuch (Kummer 2007).  

Deshalb wird bisher die Dreipunktbiegung zur mechanischen Analyse der 

Röhrenknochen bevorzugt (Keller und Liebschner 2000). KUMMER konnte 

zudem zeigen, dass der Drei-Punkte-Biege-Versuch dem Vier-Punkt-

Biegeversuch in seiner Reproduzierbarkeit deutlich überlegen ist (Kummer 

2007).  

Aus diesem Grund wird die 3-Punkt-Biegebelastung im Rahmen dieser Arbeit 

für die Materialprüfung von murinen Femora verwendet. 

e) Ermüdungstestung: 

Wenn ein Material in einer hohen Frequenz im Bereich seiner elastischen 

Verformung belastet wird, kommt es durch die hohe Wiederholungszahl 

allmählich zu einer Verringerung seiner mechanischen Eigenschaften. Dieses 

Verhalten nennt man Ermüdung. Die Form der Belastung kann dabei 

zwischen Biegung, Torsion, Zug und Druck variieren. Normalerweise wird der 

Ermüdungsbruch mit einer Verringerung des Elastizitätsmoduls um 30% 

definiert. Von entscheidender Bedeutung für die Prüfung hierbei sind 

Hydratationsgrad und Umgebungstemperatur (Turner und Burr 2001).  
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Abb. 1-8: Schematische Darstellung biomechanischer Prüfmethoden. Zugtestung [a], Kompressionstestung [b], 
Torsionstestung [c] und Biegetestung [d]. 
 

 

Die biomechanische Prüfung von Femora und Wirbelkörpern in Form von 3-Punkt-

Biege- bzw. Kompressionsprüfung ist in unserer Arbeitsgruppe ein fester Bestandteil 

zur Charakterisierung muriner Knochenphänotypen genetischer Mausmodelle. 
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Es sollen die beiden in unserer Arbeitsgruppe etablierten Prüfmethoden zur 

Charakterisierung eines murinen Knochenphänotyps untersucht werden. Im Rahmen 

dieser Arbeit sollen folgende Fragen bearbeitet werden: 

 

1. Haben die Biegeprüfung muriner Femora und die Kompressionsprüfung 

muriner Wirbelkörper die gleiche Aussagekraft? 

2. Welche Parameter sollten für eine biomechanische  Charakterisierung 

verwendet werden? 

 

Ziel ist es einen Leitfaden und eine Standardisierung zur biomechanischen 

Charakterisierung muriner Knochenphänotypen zu entwickeln. 
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3.1   Maus-Modelle 
 

Die zur Kontrolle der Prüfmethoden ausgewählten Mausmodelle wurden aufgrund 

ihres bereits zuvor bekannten Knochenphänotyps ausgewählt. Es wurde Wert darauf 

gelegt, Mausmodelle einzubeziehen, die sowohl eine verringerte als auch eine 

erhöhte Knochenmasse aufweisen.  

Alle Mäuse stammen aus aktuellen Projekten des Instituts für Osteologie und 

Biomechanik des Universitätskrankenhauses Hamburg-Eppendorf und stellen 

Modelle zur Erforschung des Knochenstoffwechsels dar. Die Anzahl der analysierten 

Mäuse und Knochen abhängig von der ausgewählten Mausfamilie. 

Die folgenden beschriebenen transgenen und knock-out Mausmodelle haben als 

genetischen Hintergrund die Familie C57bl6 (s.u.).  

Um einen Vergleich der Prüfgruppen zu ermöglichen, wurden gleiche Altersgruppen, 

Geschlecht sowie Konservierungsmethode ausgewählt. 

Die Mäuse wurden unter standardisierten Bedingungen und in Einklang mit den 

Tierschutzbedingungen gehalten. Alle Versuchsreihen wurden beim Tierschutz-

beauftragten des Universitätsklinikums Hamburg-Eppendorf angemeldet. 

 

 

3.1.1  C57BL/6  
Die Mausfamilie BL6 geht auf die Zuchtmutter mit dem Namen „C57“ zurück und wird 

aufgrund ihrer dunklen Fellfarbe „C57 Schwarzes 6“ (bzw. C57bl/6) genannt. BL6 

stellt eine der ältesten und am häufigsten in der Forschung genutzten Linien dar. Sie 

entstand durch das wissenschaftliche Züchten und Verpaaren von Mauslinien durch 
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Dr. Little zu Beginn des 19. Jahrhunderts. Diese Mauslinie wird vor allem als 

Grundlinie für genetisch veränderte Mäuse verwendet. Sie findet überwiegend in der 

Erforschung von Herz-Kreislauf (Shao et al. 2010), Diabetes (Tesch und Nikolic-

Paterson 2006), Immunologie (Liebig et al. 2010) und Neurologie (Torkildsen et al. 

2008) Verwendung. Tiere der Familie BL6 werden besonders alt und eigenen sich 

dadurch zur Zucht von schwierig zu generierenden genetischen Mausmodellen 

(Silver 1995).  

BL6 wurde in vielen biomechanischen Studien verwendet und es ist eine Vielzahl von 

Studien dazu veröffentlicht. Sie stellt dabei in der Regel die Kontroll-Gruppe zu 

anderen Mauslinien oder genetisch veränderten Linien dar. Dadurch hat sich ein 

fundiertes Wissen über die Knochenparameter dieser Mauslinie etabliert (Jiao et al. 

2007). 

Erste Knochendichte-Analysen wurden durch BEAMER (Beamer et al. 1996) und 

AKHTER (Akhter et al. 2004) durchgeführt, indem BL6 Linien mit anderen 

Mausfamilien verglichen wurden. Beide Gruppen konnten zeigen, dass BL6 eine 

signifikant niedrigeres BV/TV aufweist. TURNER’s Arbeitsgruppe war dabei die erste, 

die zusätzlich zu der bis dato etablierten histopmorphometrischen Analyse eine 

biomechanische Untersuchung in Form von Mikro-Kompressionsversuchen von 

Mauswirbelkörpern und Femur-Biegeprüfungen den Analysen hinzufügten (Turner et 

al. 2000). Zusätzlich waren sie eine der ersten Arbeitsgruppen, die µCT-Analysen in 

die Knochen-Phänotypisierung mit einfließen ließen.  

BRODT (Brodt et al. 1999) und HALLORAN (Halloran et al. 2002) analysierten die 

Veränderungen des knöchernen Phänotyps durch Alterung. Sie konnten zeigen, 

dass sich alle strukturellen Parameter mit der Alterung verändern und ab einem Alter 

von 6 Monaten ein konstantes Plateau erreicht haben. Biomechanische Werte 

hingegen erriechen ihren Höhepunkt in einem Alter von etwa 20 Wochen. Dabei 

hatten Materialeigenschaften einen stärkeren Einfluss auf die Rigidität und die 

Maximalkraft als die geometrischen Eigenschaften (Brodt et al. 1999). BV/TV der 

trabekulären Strukturen in der tibialen Diaphyse nahm zwischen einem Alter von 6 

Wochen bis zu einem Alter von 24 Monaten signifikant ab (-60%). Männliche 

Individuen zeigten dabei immer etwas höhere Werte als Weibchen (Halloran et al. 

2002).  

In allen Prüfreihen dienten jeweils gleichaltrige C57BL/6 Mäuse als Kontrollgruppe. 

Dadurch wurde sichergestellt, dass ein beobachteter Effekt auf den 
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Knochenphänotyp allein auf den genetischen und nicht einen möglichen 

Altersunterschied zurückzuführen ist. Damit kann für diese Gruppe zusätzlich eine 

Aussage zum Einfluss des Alters auf die biomechanische Kompetenz des Knochens 

getroffen werden. 

Die geprüften Mäuse waren 16, 20, 24 und 42 Wochen alt und weiblichen 

Geschlechts. 

 

 

3.1.2  Krm2tg 

Der Wnt/β-catenin-Signalweg reguliert den Knochenstoffwechsel durch Induktion der 

Osteoblastenproliferation sowie Inhibition der Osteoklasten- und Osteoblasten-

Apoptose. Krm bildet zusammen mit LRP6 und Dkk1 einen Komplex, der den Wnt/β-

catenin-Signalweg inhibiert. Die antagonistische Wirkung von Dkk1 im 

Knochenstoffwechsel wird durch die Anwesenheit von Krm erheblich verstärkt. 

Dadurch bilden die Krm-Gene negative Regulatoren des Wnt/β-catenin-Signalweges 

und hemmen somit die normale Knochenentwicklung (Mao et al. 2002). Im 

Gegensatz zu Dkk1 bleibt die genaue Rolle von Krm2 noch immer unklar. Krm1 ist 

für die Thymusentwicklung der Maus als Wnt-Gegenspieler zuständig (Cselenyi und 

Lee 2008). Gleichwohl konnte gezeigt werden, dass Krm2 unabhängig von Dkk-

Proteinen funktionieren kann. In Abwesenheit von Dkk1, wirken Krm1 und Krm2 als 

Agonisten des Wnt/β-catenin-Signalweges indem LRP6 gebunden und in seiner 

Funktion an der Plasmamembran verstärkt wird (Davidson et al. 2002).  

 

Es bleibt noch unklar, welche genaue Funktion Krm in der Entwicklung der Maus 

spielt. Es bleibt fraglich, ob Krm-Proteine R-Spondine beeinflussen (Ellwanger et al. 

2008). SCHULZE generierte zur genaueren Erforschung der Krm-Gruppe eine Krm2 

transgene Maus, die in ihren Osteoblasten Krm2 überexprimiert (Schulze und Seitz S 

2010). Diese Mäuse zeigten einen erheblichen osteoporotischen Knochenphänotyp, 

die nicht nur mit verminderter Knochenformation sondern zusätzlich mit einer 

erhöhten Knochenresorption erklärt werden muss. Es konnten eine Reduktion in 

BMD, kortikaler Dicke, trabekulärer Dicke und BV/TV gezeigt werden. 
Die geprüften Tiere waren 24 Wochen alt und weiblichen Geschlechts. 
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3.1.3 Isg15-/-  
Isg15 teilt sich viele bekannte Eigenschaften mit anderen ubiquitin-ähnlichen 

Molekülen. Seine entscheidende Rolle spielt dieses Protein jedoch in der 

Immunabwehr. Es ist ein durch Interferon I und Lipopolysaccharide stimuliertes Gen, 

das sowohl in Monozyten als auch in Lypmphozyten nachgewiesen werden kann 

(Ranheim et al. 2005, Wang et al. 1999). Es ist auch bekannt als UCRP (ubiquitin 

cross-reactive Protein), da es unter anderem zwei homologe Tandem-Domänen 

enthält und funktioniert als ein kreuzreagierender Ubiquitin-Antikörper (Blomstrom et 

al. 1986, Osiak et al. 2005).   

Im Rahmen einer Studie zum Einfluss der Frizzled-9 Rezeptoren auf den murinen 

Knochenphänotyp, konnte ALBERS (Albers et al.) in Fzd9-/- Mäusen eine ebenfalls 

erheblich reduzierte Aktivität von Isg15 zeigen.  Postulierend, dass der osteopene 

Knochentyp durch die Kombination beider herunterregulierter Gene entsteht, wurde 

eine Mauslinie die für Isg15 defizitär ist auf seinen Knochenphänotyp histologisch 

analysiert. Die Ergebnisse zeigten einen osteoporotischen Knochenphänotyp mit 

einem verminderten BV/TV sowie eine reduzierte kortikale Dicke (Albers et al.).  

Eine Verbindung dieses Gens auf den Knochen wurde vor den Versuchen unserer 

Arbeitsgruppe noch nicht untersucht. 

Die geprüften Tiere waren 20 Wochen alt und weiblichen Geschlechts. 

 

 

3.1.4  Src-/-  
Src (C-src) ist ein Protein, eine Tyrosin-Kinase, die für die Signaltransduktion in 

verschiedenen Zellen verantwortlich ist (Boyce et al. 1992). Durch ihre Aktivierung 

werden unter anderem die Adhäsion, Wachstum, Bewegung und Differenzierung von 

Zellen beeinflusst (Tatosyan und Mizenina 2000). Es konnte zudem gezeigt werden, 

das C-src bei der Kanzerogenese aktiviert ist (Lowe et al. 1993).  

1991 wurde von SORIANO ein Mausmodell entwickelt, das eine homologe Deletion 

des Proto-Onkogens C-src aufwies. Die ersten Tiere verstarben bereits in einem 

jungen Alter aufgrund der sich entwickelnden starken Osteopetrose, die im 

Wachstum schon nach wenigen Tagen bis Wochen eine normale 

Nahrungsaufnahme unmöglich machte (Soriano et al. 1991). Die Erforschung von C-

src war von entscheidender Bedeutung für das heutige Verständnis über den 
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Knochenstoffwechsel.  

In C-src defizitären Mäusen sind Osteoklasten zwar intakt, jedoch aufgrund der 

Unfähigkeit, ruffled borders zu bilden, nicht in der Lage, den für die 

Knochenresorption notwendigen niedrigen pH-Wert innerhalb der Resoprtions-

lakunen zu bilden. Dadurch ist der Knochenabbau gestört. Es kommt zu einer 

Entwicklung kürzerer Extremitäten mit einem partiellen Verlust des Knochenmarkes 

durch Verknöcherung der Knochenmark-Höhlen. Somit hat die Erforschung dieser 

Mäuse erheblich zu den Erkenntnissen über die interne und externe Funktion des 

Osteoklasten beigetragen. Bis zu der Arbeit von GÖTZEN hatte es keine 

biomechanische Analyse dieses Knochenphänotypen gegeben (Götzen 2006). 

Um ein Fortschreiten der Verknöcherung im Alter beurteilen zu können, wurden 16 

und 42 Wochen alte weibliche Mäuse geprüft.  

 

 

3.2   Präparation und Konservierung 
 

Die Materialprüfung wurde an explantierten Knochen geopferter Mäuse durchgeführt. 

Anschließend wurden unabhängig von der späteren Prüfmethode zwei 

unterschiedliche Methoden zur Konservierung der Knochen verwendet: 

1. Direkt nach dem Töten der Tiere werden die explantierten Knochen bei -20°C 

tiefgefroren. Diese Methode wurde für die Knochenproben der Src-/--Mäuse 

und deren Wildtypkontrollen verwendet. 

2. Nach dem Töten der Tiere erfolgt zur Konservierung initial eine Fixierung mit 

Formalin 2% für 2 Tage, später die Lagerung in 80%-Ethanol. Erst zur 

Materialprüfung wurden die Knochen explantiert. Die explantierten Knochen 

der ISG15-/-- und Krm2tg-Mäuse sowie deren Wildtypkotrollen wurden auf 

diese Weise konserviert. 

Die Konservierungsmethode war innerhalb der einzelnen Prüfgruppen konsistent. In 

der Diskussion wird näher darauf eingegangen, ob sich unterschieldiche 

Konservierungsmethoden auf die biomechanischen Prüfungsergebnisse auswirken 

können. 
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3.3   Mikrocomputertomographie  
 

Bei dem hier beschriebenen Mikrocomputertomographen handelt es sich um ein µCT 

40 der Firma SCANCO  (Scanco Medical, Basserdorf (Schweiz)). Es kann Proben 

von einer Größe bis zu 36,5mm im Durchmesser und 80mm in der Länge messen. 

Dieses hochauflösende bildgebende System ist aus den Plänen von RUEGSEGGER 

et. al. 1996 entwickelt worden. Anders als in herkömmlichen CT-Scannern rotiert 

dabei die Probe in einem starren Röntgenfokus (small angle cone beam = 

Kegelstrahl). Der Detektor besteht aus einem CCD-Array mit 2048x256 Elementen 

und einem Abstand von 24µm. Die Datensätze haben eine maximale Auflösung von 

2048x2048x1500 Pixel in 16bit Graustufen. Die isometrische Voxel-Auflösung beträgt 

10µm (Ruegsegger et al. 1996). 

Die Mikrotomographie bietet viele Vorteile. Es ist eine nicht-invasive Technik und die 

gescannten Proben können im Gegensatz zu einer histologischen Analyse 

anschließend mit anderen Untersuchungsmethoden weiter analysiert werden 

(Rüegsegger 2001, Muller et al. 1998, Delling et al. 1995, Feldkamp et al. 1989).  

 

 
Abb. 3-1: SCANCO µCT40 
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3.3.1 Mineralisationsanalyse  
Ähnlich bedeutend wie die Kenntnis über die knöchernen Strukturparameter und die 

biomechanische Belastbarkeit eines Prüfkörpers ist für die Charakterisierung eines 

Knochenphänotypen das Wissen über seinen Mineralisationgrad. Wie bereits 

eingangs beschrieben, beeinflusst der Knochenmineralsalzgehalt die Belastbarkeit 

des Knochengewebes.  

Der Goldstandard zur Analyse der Mineralisationsdichte war lange Zeit das 

„Veraschen“ von Knochen, um den Mineralisationsgrad zu messen. Dabei  versteht 

man unter dem Parameter Bone Mineral Density (BMD) das Verhältnis des Gewichts 

der aus der Verbrennung des Knochens gewonnen Asche zu dem  Gesamtgewicht 

der gemessenen Knochenprobe (Kastl et al. 2002). Ein Nachteil dieser Methode ist 

die Destruktion des Körpers, der damit nicht für weitere Analysen genutzt werden 

kann. 

Das µCT stellt eine zerstörungsfreie Alternative zur Messung der Mineralsalzdichte 

eines Knochens dar. Basierend auf den Graustufenwerten eines Scans ist es 

möglich jedem Bildpunkt einer CT-Aufnahme einen Dichtewert zuzuweisen. 

BURGHARDT (Burghardt et al. 2008)  und NAZARIAN (Nazarian et al. 2008) 

konnten in ihren Studien beweisen, dass die Ergebnisse der µCT-Analysen mit den 

Ergebnissen der Veraschung linear korrelieren. 

Um eine Mineralisationanalyse mit dem µCT durchführen zu können, müssen die 

Proben zuerst mit Hilfe eines Standard (Phantom) geeicht werden. Das von uns zur 

Dichtemessung verwendete Phantom beruht auf dem von GOETZEN für den 

Wirbelkörper der Maus vorgestellten System und wurde analog dazu für die 

Scannung von Femora angepasst. Es befindet sich jeweils im zentralen zylindrischen 

Strahl des Probenhalters. Das Phantom besteht aus fünf Kammern, von denen drei 

mit Granulat verschiedener Hydroxyapatit-Konzentration (QRM GmbH, Möhrendorf, 

Deutschland) gefüllt sind, die beiden verbleibenden Kammern mit Wasser und Luft 

(Abb. 3-2). Durch eine standardisierte Auswertung dieser Bereiche ergibt sich eine 

linear Eichkurve, mit deren Hilfe man den Knochenmineralsalzgehalt der Knochen 

errechnen kann.  
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Abb. 3-2: Mineralisationsphantom für das µCT 

 

Das in dieser Arbeit verwendete System hat den Vorteil, dass es im selben 

Scanvorgang sowohl das Phantom als auch die Knochen misst. In anderen 

Konstruktionen müssen separate Scan-Vorgänge durchlaufen werden und erst im 

Nachhinein können dann Proben- und Phantomdaten zusammengeführt werden. 

Zusätzlich ist in das von GÖTZEN entwickelte System ein zentraler Aluminiumstab 

integriert, der die Aufhärtung des Strahlenkegels („beam hardening“) durch 

unterschiedliche Knochendichten verhindert, indem er Streustrahlung absorbiert 

(Götzen 2006).  

 

 

3.4   Experimentelle Biomechanik 
 

Die biomechanische Prüfung der Knochenproben wurden mit Hilfe einer Zwick 

Prüfmaschine (Modell Z2.5/TN1S, Zwick GmbH & Co. KG, Ulm, Deutschland) und 

speziell für die Belastung muriner Knochen konstruierte Prüfvorrichtungen wie unten 

beschrieben durchgeführt. Der hier verwendete Kraftaufnehmer hat eine 

Belastungsgrenze von 200N (Angewandte System Technik GmbH, Dresden, 

Deutschland). 

Die Protokollierung der biomechanischen Parameter und Prüfabläufe erfolgte durch 

die von Zwick entwickelte TestExpert-Software (Version 10.1). Es wurden die 

Maximalkraft, die Steifigkeit des Knochens, die absorbierte Energie sowie die 

entsprechenden Durchbiegungen der einzelnen Proben ermittelt. 

Die mechanische Belastbarkeit von Knochen ist als ein Ergebnis seiner Struktur und 
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Materialeigenschaften zu verstehen. Um die biomechanischen Prüfergebnisse 

besser zu verstehen, wurden die Knochenproben vor jeder biomechanischen 

Prüfung im µCT gescannt. Mit Hilfe der dadurch gewonnenen morphometrischen 

Parameter und Mineralisationsdichtewerten konnten die Ergebnisse der 

Materialprüfung interpretiert werden. Durch die speziell für diese Messungen 

angefertigten Probenhalter konnten jeweils fünf Knochen gleichzeitig gescannt 

werden. 

Im Rahmen der biomechanischen Charakterisierung muriner Knochenphänotypen 

wurden die beiden in unserer Arbeitsgruppe für die biomechanische Charakter-

isierung verwendeten und etablierten Prüf-Methoden (3-Punkt-Biege- und 

Kompressionsprüfung) angewendet. Zur Vergleichbarkeit der Ergebnisse wurde stets 

dasselbe vordefinierte Prüfprotokoll für die Materialprüfung eingehalten. 

 

 

3.4.1  Energieaufnahme 
Der zur Beschreibung der Energieabsorption verwendete Parameter ist in der 

Materialprüfung normalerweise „Work to Failure“ (WFail). Er ist definiert als die Fläche 

unterhalb der Prüfkurve bis zum Erreichen des Materialversagens innerhalb des 

Kraft-Weg-Diagramms (Abb. 3-3) (Magnus und Müller-Slany 2005). Jedoch nur mit 

Erreichen eines abrupten Materialbruches kann dieser Messwert ausgewertet 

werden.  

 
Abb. 3-3: Vergleichende Darstellung der Energieauswertung, Die grau unterlegten Flächen stellen jeweils WFail 
(a) und Wrm (c) bei der Femurprüfung, sowie WFail (b) und Wrm (d) bei der Wirbelkörperprüfung dar. 
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Die Prüfsoftware TestXpert liefert hingegen einen möglichen im Alltag bisher nicht 

angewandten Parameter mit. Wrm ist die Energie die ein Prüfkörper bis zum 

Erreichen der Maximalkraft aufgenommen hat. Ein Materialversagen ist hier nicht 

erforderlich. 

 

 

3.4.2  3-Punkt-Biegungprüfung   
Um mögliche Bewegungsartefakte sowie ein Austrocknen der Knochen während der 

Bildgebung zu verhindern, wurden die Knochen zusammen mit dem Probenhalter in 

Agarosegel eingebettet  (Abb. 3-3).  

 

 
Abb. 3-4: Schematische Darstellung des Femurprobenhalters 
 

Wie bereits zuvor beschrieben wird bei dieser Prüfmethode der Knochen auf zwei 

Auflagern liegend vertikal in seiner Mitte bis zum Versagen belastet (Abb. 3-4). 

Ähnlich der Kompressionsprüfung werden die aufgebrachte Kraft und der Weg durch 

die Maschine aufgezeichnet (Turner und Burr 2001).  

KUMMER und GÖTZEN (Kummer 2007) entwickelten eine Biegevorrichtung mittels 

Computer Aided Design (Rhinoceros 3.0 - McNeel North America, Seattle, USA), die 

eine Messung mit verschiedenen Abständen der Auflager (unten mit den Abständen 

5, 6 und 7mm, oben für die Vierpunktbiegung in einem Abstand von 3, 4 und 5mm 

oder die reine Dreipunktbiegung) abhängig von der zu prüfenden Knochengröße 

ermöglicht. Dabei sind die oberen Auflager rotationsgelagert, so dass es zu einer den 
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geometrischen zum Teil unebenen Gegebenheiten des Knochens angepassten 

möglichst parallelen (4-Punkt-Biegung) oder vertikalen (3-Punkt-Biegung) 

Krafteinwirkung kommen kann.  

Die unteren Auflager sind auf einem speziell gefertigten X-Y-Tisch befestigt 

(Kugellager und Schienen: SKF GmbH, Schweinfurt, Deutschland) und erlauben es, 

das System automatisch so zu positionieren, dass die unteren Auflager im Verhältnis 

zu den oberen in der Belastungsebene stehen.  

 
Abb. 3-5: Schematische Femurprüfung in der 3 Punkt-Belastung 

 

Das Prüfprotokoll der 3-Punkt-Biegebelastung beinhaltet das Halten einer Vorkraft 

von 1N für 3 Sekunden vor Beginn der eigentlichen Prüfung, um eine homogene 

Ausrichtung des Femurs zu ermöglich. Die Prüfgeschwindigkeit betrug 3mm/min. Als 

Abschaltschwelle (erfolgreicher Bruch) wurde eine Reduzierung der Maximalkraft um 

mehr als 50% definiert. Die Kraftgrenze der Materialprüfung wurde mit 100N 

definiert. Der untere Auflagerabstand betrug 7mm.  

 

 

3.4.3  Kompressions-Prüfung  
In dem Versuchsaufbau dieser Arbeit wurden die Deckplatten und Processi Spinosi 

nicht entfernt (Abb. 3-5). GÖTZEN hat mit seiner Arbeit eine Art der Prüfung etabliert 

mit der es ermöglicht ist, Wirbelkörper als Gesamtorgan ohne schwerwiegendere 

mechanische oder chirurgische Einflussnahme zu untersuchen. Dazu wird ein 

Wirbelkörper zwischen zwei Schichten von Zwei-Komponenten-Zement eingebettet, 

der die kaudale und craniale Deckplatte bedeckt und der Kraftübertragung dient. Die 
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Kraftübertragung findet über zwei extra angefertigte Zylinder statt. Zur Prüfung 

wurden lumbale Wirbel (LWS 4-6) ausgewählt und freipräpariert, da diese die 

größten Wirbel des murinen Organismus darstellen und sich dadurch besser zur 

biomechanischen Analyse eignen. Es wurden die Bandscheiben, sowie umliegendes 

Bindegewebe und Muskulatur entfernt (Götzen 2006).  

 

 
Abb. 3-6:  Schema einer Wirbelkörperkompressionsprüfung 

 

Das Einbringen der Wirbelkörper zwischen die Zylinder findet mit Hilfe eines sonder-

angefertigten Mikro-Positionierungs-Konstrukts statt. Die frei präparierten 

Wirbelkörper werden zwischen zwei Drahtspangen fixiert (Abb. 3-6). Dort können sie 

in 5 Freiheitsgraden bewegt und positioniert werden (X-, Y-, Z-Achse, laterale 

Rotation in den X-Y-Achsenebene und sagittale Rotation in Y-Z-Achsenebene). Um 

das Fixieren der Wirbelkörper möglichst genau zu ermöglichen, wurde der 

Arbeitsschritt durch ein Bifokales-Mikroskop (Zeiss, Stemi 2000-C) bei 6,5-facher 

Vergrößerung verfolgt. Außerdem kann ein kleiner Spiegel (45 Grad zur 

Arbeitsebene) so bewegt werden, dass eine gleichzeitige laterale Beurteilung und 

Korrektur der Ausrichtung des Wirbelkörpers möglich ist (Windolf 2003). 
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Abb. 3-7: Mikro-Positionierungsinstrument für Mäuse-Vertebrae. Der Wirbelkörper ist zwischen zwei Klammern 
fixiert, die Deckplatten sind zentral auf die Prüfzylinder ausgerichtet (ober- und unterhalb des Wirbelkörpers). 
Rechts sieht man einen Spiegel zur gleichzeitigen Beurteilung der seitlichen Ausrichtung.  
 

GÖTZEN verwendete für die Knochen-Zylinder-Verbindung einen unter Kaltlicht 

aushärtenden Zwei-Phasen-Komponenten-Kleber wie er auch in der Kieferheilkunde 

eingesetzt wird. Dieser Stoff besticht durch seine kurze Aushärtungszeit und sehr 

gute Haftungseigenschaften. Allerdings ist man in der Zahnheilkunde darauf bedacht, 

dass die neu eingebrachten Materialen in späteren Röntgenkontrollen stets gut zu 

sehen und beurteilen sind. Dafür sind diese Zement-Arten absichtlich besonders 

röntgendicht, was in den Bilddaten des Scans in der Übergangszone zwischen 

Zylinder und Knochen zu Artefaktbildung führen kann (Götzen 2006).  

Deshalb wurde in dieser Arbeit mit iCem Self Adhesive (Heraeus Kulzer GmbH) ein 

anderer Kleber verwendet, der trotz geringerer Röntgendichte die gleichen 

mechanischen Eigenschaften wie der von GÖTZEN verwendete Verbundstoff 

aufweist. Dabei handelt es sich um einen thioxtopen röntgentransluminenten Kleber 

mit hoher Viskosität, der aufgrund der geringeren Röntgendichte eine Differenzierung 

der einzelnen Materialen ohne Artefakte in den Bilddaten des µCT vereinfacht. Vor 

der Applikation wurde der 2-Phasen-Kleber in einem Verhältnis 50:50 vermischt bis 

eine homogene visköse Masse entstanden war. Diese wurde in Form von kleinen 

Tropfen an den Endflächen der Zylinder angebracht. Danach wurden diese an den 

Wirbelkörper herangefahren, so dass es zu einer Verbindung zwischen den drei 

Zylindern und dem Knochen kam. Wichtig war hierbei, dass darauf geachtet wurde, 

dass der Zement lediglich die Endplatte bedeckte und möglichst weitere Bestandteile 

des Wirbels ausgespart waren, um so eine optimale und physiologische Belastung 

des Wirbels zu ermöglichen. Gleichzeitig wurden die Deckplatten der Wirbelkörper 
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parallel zu den Zylindern positioniert, um eine Fehlrotation oder Verkantung zu 

vermeiden.  

Nach korrekter Einbringung wurde der Zement mit Hilfe einer Kaltlichtlampe (Zeiss, 

KL 15000 LCD) für 3 Minuten ausgehärtet. Nachdem es zu einer festen Verbindung 

zwischen den Körpern gekommen war, wurde der so entstandene Verbund in den 

Sample-Holder eingebracht.  

Ein von GÖTZEN eigens angefertigter Spezialbehälter aus festem Acryl ist in fünf 

zylindrische Slots unterteilt, in denen die vorbereiteten Wirbelkörper sicher und fest 

Platz finden können (Abb. 3-7). Um eine Austrocknung der Proben während des 

Scannens zu verhindern, werden die Kammern mit physiologischer Kochsalzlösung 

geflutet (Götzen 2006). 

 

 
Abb. 3-8: Schematische Darstellung des Wirbelkörperprobenhalters 
 

GÖTZEN konnte in seiner Arbeit zeigen, dass in der Auswertung der 

biomechanischen Parameter die Reibungskräfte zwischen Zylindern und 

umgebenem Acrylmaterial vernachlässigt werden können (Götzen 2006). 

Es wurde für jede Versuchsreihe dasselbe Versuchsprotokoll verwendet, um 

aufgrund des visko-elastischen Verhaltens von Knochen vergleichbare Daten zu 

erhalten. Anders als bei der Biegeprüfung kommt es jedoch nicht zu einem 

plötzlichen Bruch des gesamten Knochens sondern vielmehr zu einer Komprimierung 

des Wirbels durch Mikrofrakturierung der trabekulären Strukturen. Daher wurde 

zusätzlich als Beendigung des Prüfverfahrens die Zusammenstauchung des Wirbels 

von mehr als 2mm definiert. Die obere Kraftschwelle  war mit 180 Newton festgelegt.  
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3.5  Statistik 
 

Die gemessenen Werte wurden mit SPSS 14.0 (Chicago, Illinois) statistisch 

ausgewertet. Mit Annahme, dass es sich dabei um Stichproben aus normalverteilten 

Maus-Populationen handelt, wurde zur Analyse Two-Way-Anova-Analysen bzw. der 

Students-T-Test mit dementsprechender Anpassung verwendet, um somit einen 

Signifikanz-Verlust zu verhindern. Als statistisch signifikant wurde vorab ein p-Wert 

von 0,05 definiert.  

 

 

3.6  Finite-Elemente-Software 
 

Zur Analyse von Spannungsverteilungen innerhalb des Prüfkörpers, seiner 

Verbiegung und seiner Biegesteifigkeit wurde die Finite-Elemente-Software Ansys 

(Version 10.1 – Ansys Inc., Canconsburg, USA) benutzt. Dabei handelt es sich bei 

der Finite-Elemente-Methode um ein numerisches Verfahren zur virtuellen 

Annäherung von Kraftentwicklungen und Verformungen bzw. Errechnung 

biomechanischer Parameter innerhalb eines dreidimensional im Computer 

dargestellten Körpers. Die Software bildet den gesamten Prüfkörper durch endliche 

Anzahl untereinander in Verbindung stehender kleinster Tetraeder nach. Diesen 

Kleinstkörpern werden die Materialeigenschaften des gesamten Körpers 

zugewiesen. Dadurch können alle Kräfte innerhalb des Körpers virtuell abgeschätzt 

und simuliert werden.  

Dieses Verfahren wird in vielen wissenschaftlichen Bereichen eingesetzt. So ist es 

ein fester Bestandteil in der Entwicklung von Automobilen und Flugzeugen. 
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Die numerischen Ergebnisse der im kommenden Kapitel zum Teil graphisch 

zusammengefassten Daten sind im tabellarischen Anhang ab Seite 64 im Detail 

nachzulesen. 

 

4.1   Experimentelle Biomechanik 

 
4.1.1  Prüfkurven 
Der Vergleich der Kurvenverläufe der Kraft-Weg-Diagramme beider Prüfmethoden 

zeigt einen deutlichen Unterschied auf (Abb. 4-1). Während der Biegeprüfung der 

Femora kommt es im Bereich der plastischen Verformung zum Erreichen der 

Maximalkraft und wenig später zum Materialversagen und Bruch des gesamten  

Knochens. Bei der typischen Kompressionsprüfung eines Wirbelkörpers hingegen ist 

der schematische Kurvenverlauf anders geartet. Nach Erreichen der Maximalkraft 

kommt es nicht zu einem abrupten Materialversagen sondern zuerst zu einer 

Kompaktierung bzw. Stauchung des Wirbelkörpers durch Ausbildung von 

Mikrofrakturen innerhalb des trabekulären Systems.  

 

 
Abb. 4-1: Kraft-Weg-Diagramm beider Prüfverfahren. Kurve [a] stellt den typischen Kurvenverlauf einer 
Biegeprüfung eines Femurs dar. Graphik [b] hingegen zeigt den schematischen Kurvenverlauf einer typischen 
Kompressionsprüfung eines Wirbelkörpers. Gemäß dem Prüfprotokoll wird der Bruch abgebrochen, wenn die 
maximale zulässige Einstauchung erreicht wird (2mm). Wirbelkörper weisen in der Kompressionsprüfung eine 
größere Belastbarkeit auf als Femora unter Biegebelastung. 
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4.1.2 Energieaufnahme 
Wie zuvor beschrieben konnte der bisher etablierte Wert für absorbierte Energie, 

WFail, nicht für die Kompressionsprüfung verwendet werden. Zwar konnte bei allen 

Biegeversuchen dieser Wert ermittelt werden, bei der Kompressionsprüfung der 

Wirbelkörper war jedoch die Ausfallquote deutlich höher (17%), weshalb nicht bei 

allen Proben WFail-Werte berechnet werden konnten. 

Der neue Prüfparameter, Wrm, ließ sich dagegen bei allen biomechanischen 

Versuchen ermitteln.  

 

 

4.2.   Mausmodelle 

 
4.2.1  Knochenmorphologie  

In den vor der Prüfung durchgeführten Scans zeigte sich ein deutlicher Unterschied 

des Knochenphänotyps zwischen den einzelnen Mausgruppen. Vor Beginn dieser 

Arbeit waren bereits alle Gruppen histomorphometrisch analysiert worden (Albers et 

al., Schulze und Seitz S 2010, Götzen 2006). Vergleicht man diese Daten, 

entsprechen die dreidimensionalen Bilddaten des µCTs den Auswertungs-

ergebnissen (Abb. 4-3).  

 

C57BL/6:   Diese Mausgruppe dient als Wildtypkontrolle.  

Isg15-/-, Krm2tg:  Es zeigt sich eine deutliche Reduzierung der trabekulären 

Strukturen. Dieses Mausmodell stellt ein Knochenmasseverlust-

syndrom im Sinne einer Osteoporose dar. Kortikale Strukturen 

sind weniger betroffen.  

 Dabei stellt sich Krm2tg als der stärker ausgeprägte Phänotyp 

dar.  

Src-/-:   In den Src-/- Mäusen kommt es im Sinne einer starken 

Osteopetrose zu einer Verknöcherung. Diese ist so stark, dass 

kaum eine klare Grenze zwischen Kortikalis und Spongiosa 

gezogen werden kann. 
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Abb. 4-2: µCT Scans der verschiedenen Mausmodelle: [a] C57Bl/6 16 Wochen, [b] Isg15-/-, [c] Krm2tg, [d] Src-/- 
16 Wochen, [e] Src-/- 42 Wochen 
 
Mit Zunahme des für die mechanische Belastbarkeit entscheidenden Parameters des 

jeweiligen Knochentypens (Wirbelkörper = BV/TV, Femur = Kortikale Dicke / CT, 

Mineralisation) wurde eine entsprechende Zunahme der Belastbarkeit erwartet. Mit 

Hilfe dieser Annahme wurde eine Rangfolge jeweils für das Osteoporose- und das 

Osteopetrose-Modell erstellt (Abb. 4-3, Abb. 4-4).  

Diese Reihenfolge wird in der Darstellung der folgenden Ergebnisse beibehalten, um 

eine Korrelation der Daten mit der Erwartung zu überprüfen. 

Sowohl innerhalb der Osteoporose- als auch der Osteopetrose-Gruppe gab es zwei 

Wildtypkontrollen unterschiedlichen Alters. Dies ist dem Fakt geschuldet, dass die 

einzelnen genetisch modifizierten Mausfamilien unterschiedlich alt geprüft wurden 

(s.o.). Dadurch ist eine sehr heterogene Gruppierung und Altersverteilung 

entstanden. Um das Vergleichen der Ergebnisse zu vereinfachen, wurde im Fall der 

osteoporotischen Prüfreihe beliebig eine der beiden Wildtyp-Mausgruppen als 

Referenzgruppe ausgewählt (20 Wochen C57Bl/6) und in der osteopetrotischen 

Prüfreihe die 16 Wochen alten Mäuse, da im Alter von 42 Wochen bereits ein Alters-

induzierter Knochenabbau stattgefunden hatte. 

Die diesen Mäusen zuzuordnenden Ergebnisse mit „1“ gleichgesetzt.  
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Abb. 4-3: Morphometrie bei Osteoporose. Verhältnisrangfolge der histomorphometrisch ermittelten Werte für 
BV/TV bzw. kortikale Dicke der osteoporotischen Mausmodelle.  

 
 

 
Abb. 4-4: Morphometrie bei Osteopetrose. Verhältnisrangfolge der histomorphometrisch ermittelten Werte für 
BV/TV bzw. kortikale Dicke der osteopetrotischen Mausmodelle.  
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4.2.2  Mineralisation 
 
Bei der Analyse aller Proben zeigten sich signifikant niedrigere Mineralisationswerte 

für Wirbelkörper im Vergleich zu den Femora. Dieser Unterschied war unabhängig 

vom gemessenen Mausmodell (Abb. 4-5).  

 

C57BL/6:   Es zeigte sich eine signifikante Erniedrigung der Knochendichte der 

Wirbelkörper im Alter von 24 Wochen verglichen mit den anderen 

Altersgruppen der Wildtypkontrollen (p < 0,001).  

Isg15-/-:   Es zeigte sich eine signifikante erniedrigte Mineralisation der 

Wirbelkörper im Vergleich zu den Wildtypkontrollen (p < 0,001). 

Krm2tg: In dieser Prüfgruppe war eine Mineralisationsanalyse der Femora 

aufgrund von fehlenden Bilddaten nicht möglich. Die Mineralisation der 

Wirbelkörper entsprach dem der Wildtypenkontrollen. 

Src-/-: Es konnte ein signifikant erhöhter Knochenmineralsalzgehalt der 

Wirbelkörper der src-defizitären Tiere im Vergleich zu den 

Wildtypkontrollen im Alter von 42 Wochen gezeigt werden (p < 0,001). 

 

 
Abb. 4-5: Knochenmineralsalzdichte der Mausmodelle: Durchschnittliche Knochenmineralsalzdichte in mg/ml 

Hydroxylapatit der gemessenen Proben. 
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4.3   Biomechanische Prüfung 
 

4.3.1 Maximalkraft 
Die Ergebnisse der Materialprüfung werden in den Abbildungen 4-6 und 4-7 

graphisch dargestellt. 

 

C57BL/6:   Es zeigte sich keine altersabhängige Veränderung der Maximalkraft bei 

Auswertung der Ergebnisse der Biegeprüfung. Die Kompressions-

prüfung zeigte eine signifikante Erhöhung der Maximalkraft im Alter von 

24 Wochen im Vergleich zu den 20 Wochen alten Tieren (p = 0,0011). 

ISG15-/-:  Beide Messverfahren zeigten eine signifkante Verringerung der 

Maximalkraft der Knock-Out Mäuse im Vergleich zu den 

Wildtypkontrollen (p < 0,001).  

Krm2tg: Beide Messverfahren zeigten eine signifkante Abnahme der 

Maximalkraft der transgenen Mäuse im Vergleich zu den 

Wildtypkontrollen (p < 0,001).  

Src-/-:  Die Wirbelkörpertestung in dieser Gruppe zeigte unabhängig vom Alter 

der Testtiere eine signifikant erhöhte Belastbarkeit (16 Wochen, p = 

0,012; 42 Wochen, p < 0,001). Die Biegeprüfung hingegen ergab 

keinen signifikanten Unterschied. 
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Abb. 4-6: Ergebnisse: Maximalkraft bei Osteoporose. Durchschnittliche Belastbarkeit der osteoporotischen 
Mausmodelle, Reihenfolge anhand der zuvor bestimmten morphometrischen Rangfolge.  

 

 

 
Abb. 4-7: Ergebnisse: Maximalkraft bei Osteopetrose. Durchschnittliche Belastbarkeit der osteopetrotischen 
Mausmodelle, Reihenfolge anhand der zuvor bestimmten morphometrischen Rangfolge.  
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4.3.2  Steifigkeit 
Die Ergebnisse der Materialprüfung werden in den Abbildungen 4-8 und 4-9 

graphisch dargestellt. 

 

C57BL/6:   Die Steifigkeit der 24 Wochen alten Tiere im Kompressionsversuch ist 

im Vergleich zu den 20 Wochen alten Mäusen signifikant erhöht (p < 

0,001). In der Biegeprüfung zeigte sich keine signifikante Veränderung 

der Steifigkeit im Verlauf der Alterung. 

Isg15-/-: Es bestand kein signifikanter Unterschied zu den Wildtyp-Kontrollen.  

Krm2tg: Die Vergleiche zwischen den Wirbelkörpern ergaben eine signifikante 

Reduzierung im Vergleich zu den Wildtykontrollen (p = 0,004). Dieser 

Unterschied  zeigte sich jedoch nicht bei der Femurprüfung.  

Src-/-:  In beiden Altersgruppen konnte kein signifikanter Unterschied ermittelt 

werden. 
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Abb. 4-8: Ergebnisse: Steifigkeit bei Osteoporose, Reihenfolge anhand der zuvor bestimmten morphometrischen 
Rangfolge.  
 
 
 

 
Abb. 4-9: Ergebnisse: Steifigkeit bei Osteopetrose, Reihenfolge anhand der zuvor bestimmten morphometrischen 
Rangfolge.  
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4.3.3  Energieabsorption  
Die Ergebnisse der Materialprüfung werden in den Abbildungen 4-10 und 4-11 

graphisch dargestellt. 

 

C57BL/6:   In der Femurprüfung zeigte sich eine signifikante Zunahme der 

absorbierbaren Energie bis zum Erreichen der Maximalkraft zwischen 

den 20 und 24 Wochen (p < 0,001) alten Tieren. Die 

Kompressionstestung der Wirbelkörper der selben Tiere wiesen jedoch 

im Alter von 24 Wochen eine signifikant geringere Maximalkraft auf (p = 

0,001). 

Isg15-/-: Die Werte der Knock-out Mäuse waren erniedrigt jedoch nicht 

signifikant. 

Krm2tg: Für beide Prüfmethoden zeigte sich eine signifikant erniedrigte 

Energieaufnahme (p = 0,005). 

Src-/-: Im Alter von 42 Wochen zeigte sich eine signifikante Erhöhung (p < 

0,001) nach Auswertung der Ergebnisse der Kompressionsprüfung und 

eine signifikante Reduzierung (p = 0,001) der Energieaufnahme nach 

Durchführen der Biegeprüfung.  
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Abb. 4-10: Energieabsorption bei Osteoporose. Durchschnittliche Energieabsorption der osteoporotischen 
Mausmodelle, Reihenfolge anhand der zuvor bestimmten morphometrischen Rangfolge.  

 

 

 
Abb. 4-11: Energieabsorption bei Osteopetrose. Durchschnittliche Energieabsorption der osteopetrotischen 
Mausmodelle, Reihenfolge anhand der zuvor bestimmten morphometrischen Rangfolge.  
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4.4   Vergleich der Prüfmethoden 

 

Da es in der biomechanischen Prüfung von Knochen noch keinen Goldstandard gibt, 

ist es nicht möglich die Richtigkeit der ermittelten Werte zu kontrollieren. Man kann 

lediglich versuchen die histologischen und mikro-computertomographischen 

Erkenntnisse in Einklang mit den biomechanischen Messergebnissen zu bringen und 

kritisch zu hinterfragen. 

Um jedoch die Genauigkeit der Prüfungen zu ermitteln, ist eine Möglichkeit, deren 

Varianzen miteinander zu vergleichen. Da sich die Varianz jedoch immer aus dem 

Mittelwert errechnet, muss hier eine Normierung erfolgen. Mit Hilfe des 

Variationskoeffizienten (Vk) ist eine solche Vergleichbarkeit möglich. Dieser 

statistische Wert ergibt sich aus dem Verhältnis der Standardabweichung zu dem 

Mittelwert. Je kleiner der Koeffizient ist, desto geringer ist auch die Varianz.  

Der Vergleich der Variantionskoeffizienten der beiden Prüfmethoden ergab keinen 

signifikanten Unterschied mit Werten für die Biegebelastung von 0,1498 (± 0,042) 

und 0,1488 (± 0,048) für die Wirbelkörperprüfung (Abb. 4-12).  

 

 
Abb. 4-12: Variationskoeffizienten der Prüfverfahren. 
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Dieses Kapitel setzt sich mit der Fragestellung und den Ergebnissen dieser Arbeit 

auseinander. Ziel dieser Arbeit sollte es sein, den Wirbelkörper-Kompressions-

versuch mit dem Femur-Biegeversuch zu vergleichen und zu überprüfen, ob eine 

alleinige Durchführung einer der beiden Prüfmethoden zur Charakterisierung eines 

murinen Knochenphänotyps ausreichend ist. 

Bei der Interpretation und dem Vergleichen der Prüfergebnisse müssen 

verschiedene Tatsachen mitberücksichtigt werden:  

Im Rahmen dieser Arbeit wurden zwei mechanische Prüfmethoden miteinander 

verglichen, die sich in ihrem Grundgedanken voneinander unterscheiden. Die 

Biegeversuche sind für einen langen Röhrenknochen wie das Femur unphysiologisch 

und folgerichtig ist dieser Knochen für eine solche Belastungsform nur sehr gering 

belastbar. Die Kompressionsversuche von Wirbelkörpern hingegen stellen eine für 

Wirbelkörper physiologische Belastungsform dar, für die dieser Knochen 

entsprechend ausgerichtet ist.  

Zudem wurden mit den jeweiligen Prüfmethoden unterschiedliche Knochen-

kompartimente miteinander verglichen. So wurde im Wirbelkörper primär die 

Belastbarkeit von spongiösen, im Femur von kortikalem Knochen geprüft.  

Des Weiteren geht die mechanische Materialprüfung von homogenen 

Prüfkörpereigenschaften aus. Knochen ist jedoch ein inhomogenes, sich dynamisch 

veränderndes Kompositgebilde. Daher unterscheidet sich sein Prüfverhalten von 

dem homogener Proben.  
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5.1   Auswahl der zu analysierenden Parameter  
 

Eine biomechanische Prüfung von Knochen liefert, wie zuvor beschrieben Kennwerte 

wie zum Beispiel Maximalkraft, Steifigkeit oder absorbierte Energie. Diese Parameter 

sind jedoch in der Regel Geometrie-abhängig bzw. können nur nach Analyse der 

knöchernen Strukturen und Berücksichtigung dieser Einflussgrößen analysiert und 

verstanden werden (van der Meulen et al. 2001, Davison et al. 2006). Ein 

Zusammenführen des Wissens über die biomechanische Belastbarkeit des 

Knochens und seinen strukturellen Aufbau ist notwendig, um eine umfassende 

Charakterisierung des Knochens zu erhalten. Dieser Abschnitt beschäftigt sich mit 

der Frage, welche Strukturparameter dabei berücksichtigt werden sollten. 

 

 

5.1.1  Histomorphometrie 
In vielen Studien konnte gezeigt werden, dass für kortikalen Knochen wie das Femur 

die kortikale Dicke (Turner 2002, Ammann et al. 1999, Crabtree et al. 2001, T 2007) 

für die biomechanischen Belastbarkeit von entscheidender Bedeutung ist. Dabei führt 

eine am Außenrand beginnende Ausdünnung (reduzierter Durchmesser) zu einer 

größeren Frakturgefährdung, als wenn eine ähnliche Dickenreduktion seinen 

Ursprung im Innern (gleichbleibender Außendurchmesser) hat (Seeman 2002).   

Andere Studien konnten zeigen, dass für primär spongiöse Strukturen wie 

Wirbelkörper vor allem die trabekuläre Architektur (Parkinson und Fazzalari 2003, 

Keaveny 2001), ihrer Konnektivität  (Goulet et al. 1994, Bell et al. 1967) und Dicke 

der trabekulären Elemente (Silva und Gibson 1997, Martin 1991) und in geringerem 

Ausmaße auch die kortikale Dicke (Link et al. 2000, Mosekilde und Mosekilde 1986) 

mit ihrer biomechanischen Belastbarkeit korreliert. Das bedeutet, vor allem eine 

Abnahme trabekulärer Strukturen und der damit assoziierten Parameter erhöht die 

Frakturanfälligkeit. 

Diese Parameter können mit Hilfe unterschiedlicher Methoden gemessen werden. 

Nach wie vor stellt die Histomorphometrie (Parfitt 1988) den Goldstandard dar. 

Gleichwohl sind auch Analysen mit Hilfe von Microtomographie möglich (Judex et al. 

2003, Ruegsegger et al. 1996). Ein Vorteil hierfür ist die reibungslosere und 

zerstörungsfreie Integration der micro-computertomographischen Analysen in den 
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Arbeitsablauf der Phänotypisierung.  

Im Rahmen dieser Arbeit wurden in Einklang mit GÖTZEN (Götzen 2006) und 

KUMMER (Kummer 2007) die kortikale Dicke und BV/TV der trabekulären Strukturen  

zur Quantifizierung der Femora bzw. der Wirbelkörper ausgewertet. Beide Studien 

konnten eine signifikante Korrelation zwischen der Belastbarkeit der Knochenproben 

und der oben genannten Parameter zeigen.  

 

 

5.1.2  Mineralisation 
CURREY konnte zeigen, dass für die mechanische Belastbarkeit von 

Knochengewebe nicht nur Strukturparameter von Bedeutung sind, sondern auch die 

Mineralisationsdichte. Es zeigte sich eine erhöhte Steifigkeit und Brüchigkeit 

aufgrund einer erhöhten Knochenmineralisationsdichte (Currey et al. 1996, Boskey 

2001, Mosekilde et al. 1987). Diese Ergebnisse konnten in unserer Arbeitsgruppe 

sowohl für Femora- als auch Vertebra-Prüfung reproduziert werden (Götzen 2006). 

Damit stellt dieser Parameter weiterhin einen wichtigen Teil der Phänotypisierung 

des Knochens dar. Gleichwohl konnte in dieser Studie gezeigt werden, dass die 

Kenntnis der Mineralisationsgrades keine absoluten Rückschlüsse auf die 

Belastbarkeit zulässt. Vielmehr muss die Knochenmineralisationsdichte als 

ergänzender Parameter verstanden werden. So ist zum Beispiel die erhöhte 

Steifigkeit der osteopetrotischen Mausmodelle wahrscheinlich zum Teil durch seine 

erhöhte Mineralisation zu erklären. 

 

 

5.1.3  Auswahl der mechanischen Parameter  
Um die Ergebnisse biomechanische Belastbarkeit von Knochen unterschiedlicher 

Arbeitsgruppen miteinander vergleichen zu können, ist eine standardisierte 

Auswertung notwendig. Leider ist eine solche Einigung zwischen den einzelnen in 

diesem Bereich forschenden Arbeitsgruppen nicht üblich. Die möglichen 

auszuwählenden Parameter sind vielfältig, ihre Aussagekraft ebenso (Boskey et al. 

2003). 

In der experimentellen Forschung mit Tieren wird in der Regel mit sehr kleinen 

Gruppen gearbeitet, was eine statistische Auswertung ohnehin erschwert. Daher 
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sollte die Ausfallquote der Versuchtiere möglichst gering sein. Es galt daher in dieser 

Arbeit Parameter zu finden und zu verwenden, die für beide Prüfmethoden 

auswertbar und in ihrer Aussagekraft möglichst valide und reproduzierbar sind.  

Klinisch relevante Parameter sind die maximale Kraft, die ein Körper aufnehmen 

kann, sowie seine Steifigkeit als Widerstandsparameter gegen Verformung. Eine 

Analyse der Streckgrenzen ist für den klinischen Alltag nur von geringer Bedeutung. 

Gleichermaßen ist die Analyse eines Spannungs-Dehnungsdiagramms aufgrund der 

den Knochen charakterisierenden Inhomogenität schwierig, die Aussagekraft 

mangelhaft (Ulrich et al. 1998).  

Das Wissen über die absorbierbare Energie eines Prüfkörpers zusätzlich zu seiner 

maximalen Belastbarkeit ist von Interesse, da dieser Parameter anders als die 

erreichte Maximalkraft, stärker von der Knochenmineralisation beeinflusst wird. 

 
 

5.1.3.1  Energieabsorption 
Erfreulicherweise kann mit dem neuen in dieser Arbeit verwendeten Prüfparameter 

Wrm alle Materialprüfungen dieser Arbeit ausgewertet werden (Ausfallquote 0%).  

Vergleicht man zudem in allen valide auswertbaren Prüfdurchläufen, in denen sowohl 

WFail als auch Wrm auswertbar waren, die beiden Energieabsorptionsformen mit Hilfe 

einer Korrelationsanalyse nach Pearson, so zeigt sich eine hochsignifikante 

Korrelation (p < 0,01) von 0,899. Das bedeutet mit Wrm hat man einen Parameter 

gefunden, der in seiner Aussage mit denen des bereits etablierten Wertes WFail 

übereinstimmt und vergleichbare Ergebnisse liefert.  

 

 

5.2   Auswahl der mechanischen Materialprüfmethode   
 

Zur biomechanischen Charakterisierung eines Knochenphänotypen ist die Auswahl 

des Knochens und der Prüfmethode von zentraler Bedeutung.  

Die Auswahl der Prüfmethode kann nach unterschiedlichen Kriterien erfolgen: Es 

kann eine optimale Reproduzierbarkeit gefordert sein. Gleichwohl kann die 

mechanische Prüfmethode größenlimitiert sein. Alternativ kann eine für die klinische 

Übertragbarkeit möglichst relevante Belastung der Knochen gefordert werden. Im 
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besten Fall vereint eine Materialprüfmethode alle genannten Charakteristika. 

 

 

5.2.1  Reproduzierbarkeit mechanischer Prüfmethoden 
Reproduzierbare Ergebnisse lassen sich bei der Materialprüfung durch den 

Zugversuch ermitteln	
   (Reilly et al. 1974). Allerdings ist hier die Probengröße von 

entscheidender Bedeutung. Es muss mindestens eine Probendicke von 4-8 mm 

erreicht werden. Eine ähnlich valide alternative Prüfmethode ist die Scherprüfung, die 

ebenfalls für kleinere Proben (5-10 mm Dicke) Verwendung findet (Turner und Burr 

1993). Der Knochen wird hierbei als Komposit-Gebilde geprüf. Innerhalb des 

Knochens kommt es dabei zu unterschiedlichen Kraftentwicklungen (Tarnopolskii 

und Kintsis 1985). Eine weitere Alternative bieten Torsionsversuche, die sich auf die 

Prüfung ganzer Knochen beschränken. Sie wird häufig bei der Untersuchung von 

Nagetierknochen verwendet (Einhorn et al. 1992).  

 

 

5.2.2  Größenunabhängige Prüfmethoden  
Alle im vorangegangenen Abschnitt aufgelisteten Prüfmethoden sind jedoch 

aufgrund ihrer Anforderungen an die Probengröße nur begrenzt einsetzbar und 

können somit in der Charakterisierung muriner Knochen nicht verwendet werden.  

Wie bereits in der Einleitung und in den vorangegangenen Unterpunkten erwähnt, 

beeinflusst die Größe des Knochen erheblich die Möglichkeiten der biomechanischen 

Charakterisierung (Turner und Burr 2001, 1993). Der Biege- und Kompressions-

versuch wie sie von GOETZEN (Götzen 2006) und KUMMER  (Kummer 2007) 

etabliert wurden, sind im Bezug auf Reproduzierbarkeit möglicherweise nicht die 

besten Prüfmethoden, eignen sich aber zur Untersuchung kleiner Mäuseknochen, da 

es für die Prüfkörper nur eine geringe Größenbeschränkung gibt. 

 

 

5.2.3  Relevanz biomechanischer Prüfmethoden 
Will man die Prüfmethode anhand ihrer klinischen Relevanz auswählen, müssen 

andere Kriterien bedacht werden: 

Die schottische Studie von COURT-BROWN zeigte, dass mit zunehmendem 
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Lebensalter Wirbelkörper-Frakturen eine steigende Inzidenz auf aufweisen. Die 

häufiger auftretenden Frakturen der Mittelhandknochen sind zumeist traumatischer 

Genese und betrifft vor allem Patienten jüngeren Alters mit vor allem gesunder 

Knochensubstanz (Court-Brown und Caesar 2006).   

In einer ähnlichen Studie untersuchte DENNISON im Jahr 2000 lediglich das 

Auftreten osteoporotischer Frakturen und konnte zeigen, dass das Lebenszeitrisiko 

für eine über 50jährige Frau eine Hüftfraktur zu erleiden bei 14% (♂: 3%), eine 

distale Radiusfraktur bei 13% (♂: 2%) und eine Wirbelkörperfraktur bei 11% (♂: 2%) 

liegt. Entscheidend hierbei sind jedoch zwei weitere Parameter, die diese 

epidemiologische Studie mit einbezogen hat. Während das Durchschnittsalter der 

Handgelenks- und Wirbelbrüche in den späten 60ern liegt, so ist der 

durchschnittliche Patient mit einer Hüftfraktur 79 Jahre halt. Gleichsam ist die relative 

Überlebenschance einer Handgelenksfraktur 100% im Gegensatz zu einer 

Hüftfraktur mit 83% bzw. einer Wirbelkörperfraktur mit 82% (Dennison und Cooper 

2000). Das bedeutet, Wirbelkörperfrakturen sind Frakturen des jüngeren 

Osteoporosepatienten mit der höchsten Mortalitätsrate der Patientengruppe und 

verursachen dadurch einen hohen volkswirtschaftlichen Schaden sowie einen hohen 

Leidensdruck bei den Patienten. 

Diese Zahlen verdeutlichen die vorrangige Bedeutung biomechanischer 

Untersuchungen knöcherner Strukturen trabekulärer Strukturen insbesondere der 

Wirbelkörper.  Gleichwohl kann die Kenntnis über die Veränderung kortikalen 

Strukturen und deren Belastbarkeit für therapeutische Zwecke von großem Nutzen 

sein. 

Möchte man isoliert die biomechanische Qualität spongiöser Strukturen prüfen, hat 

man die Möglichkeit, aus großen Knochenproben isoliert einzelne Knochenbälkchen 

oder Spongiosablöcke zu entnehmen und zu prüfen (Kuhn et al. 1989, Busse et al. 

2010). Eine Prüfung im Verbund kann in Form einer Belastung des gesamten 

Wirbelkörpers stattfinden (Götzen 2006, Turner und Burr 2001). Um möglichst einen 

genauen Frakturmechanismus z.B. den einer Hüftfraktur nachzustellen, müssen 

spezielle Frakturmodelle angewandt werden (Lehmann et al. 2010).  

Möchte man die Frakturgefährdung des gesamten Knochenapparates ermitteln, ist 

es notwendig, möglichst viele Vertreter der einzelnen Knochengruppen zu prüfen. 

Irreguläre Knochen und lange Röhrenknochen bilden mehr als 95% des Skeletts. 

Damit stellt die Belastungsuntersuchung des Femurs und des Wirbelkörpers, als 
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Repräsentanten des jeweiligen Knochentyps eine adäquate Möglichkeit der 

mechanischen Analyse dar. 

 

 

5.3   Konservierung und Mechanik des Knochens 

 

Bevor auf die Interpretation und Vergleichbarkeit der Prüfmethoden eingegangen 

werden kann, muss der Einfluss der Probenfixierung auf die Biomechanik des 

Knochens diskutiert werden, da die geprüften Mausmodelle zum Teil unterschiedlich 

konserviert wurden. In verschiedenen Arbeiten wurde auf den Einfluss 

unterschiedlicher Konservierungsformen hingewiesen.  

Werden Knochen oder Gewebeproben nicht bei -20° C tief gefroren, so werden sie in 

unserer Arbeitsgruppe initial für 2 Tage in Formalin gelagert, bevor sie in 80% 

Ethanol umgebettet werden. 

PANJABI zeigte, dass das Einfrieren von humanen Wirbelkörpern bei -18°C keinen 

signifikanten Einfluss auf deren biomechanischen Eigenschaften hat (Panjabi et al. 

1985). Diese Ergebnisse konnten auch von GOH (Goh et al. 1989) reproduziert 

werden.  

CURREY untersuchte 1994 die Auswirkung von Formaldehyd auf die Biomechanik 

des Knochen und konnte hier ebenfalls keinen signifikanten Einfluss auf die erreichte 

Maximalkraft bei der Prüfung zeigen (Currey et al. 1995). Diese Ergebnisse decken 

sich mit noch nicht veröffentlichten Ergebnisse einer Arbeit unserer Arbeitsgruppe 

(Schilling et al.). GOH kommt zu einer ähnlichen Aussage, schränkt gleichwohl ein, 

dass bei gleichbleibender Maximalkraft eine erhöhte Brüchigkeit und damit signifikant 

reduzierter Energieaufnahme durch die Konservierung mit Formaldehyd erreicht wird 

(Goh et al. 1989). 

In einer weiteren Studie von LINDE konnte ebenfalls kein signifikanter Einfluss einer 

Konservierung mit Ethanol gezeigt werden (Linde und Sorensen 1993). 

Den genauen Einfluss der in unserer Arbeitsgruppe etablierten Konservierungs-

schritte ist bisher noch nicht im Detail untersucht worden. Zum momentanen 

Zeitpunkt ist davon auszugehen, dass eine Fixierung durch Formaldehyd und 

Ethanol die Maximalkraft sowie die maximale Energieaufnahme aufgrund einer 

erhöhten Brüchigkeit geringfügig erniedrigt (Schilling et al.). Im Rahmen dieser Arbeit 

wird angenommen, dass alle Mausmodelle gleichermaßen von diesen 
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Veränderungen betroffen sind und somit der relative Unterschied erhalten bleibt. Ein 

Beweis dieser Theorie muss allerdings noch mit Hilfe von weiteren Studien erbracht 

werden. 

 

 

5.4   Vergleich der beiden Prüfmethoden 
 

Um die beiden Prüfmethoden miteinander zu vergleichen und hier eine Aussage 

treffen zu können, muss man alle drei Gruppen, Wildtypkontrollen, osteoporotische 

und osteopetrotische Mausmodelle, getrennt voneinander betrachten. 

 

 

5.4.1  Wildtypkontrollen  
In der Ergebnisauswertung der Femurprüfung zeigte sich eine signifikante Erhöhung 

der  Energieaufnahme der beiden konservierten Gruppen im Alter von 24 Wochen 

(Vergleich zu 20 Wochen). Gleichsam wurde eine leicht erhöhte Maximalkraft 

gemessen. Leider gibt es zu den 24 Wochen alten Tieren keine Mineralisationswerte, 

da die Femora vor der Biegebelastung nicht gescannt wurden. Es ist zu diskutieren, 

ob der gemessene mechanische Unterschied der Biegeprüfung eher auf ein 

Konservierungsartefakt zurückzuführen ist.  

Die oben genannten Tendenzen konnten in ähnlicher Form für die 

Kompressionprüfung reproduziert werden. Hier zeigte sich im Alter von 24 Wochen 

eine signifikante Abnahme der Energieabsorption, bei gleichzeitig signifikanter 

Erhöhung der Steifigkeit und Maximalkraft.  

Prinzipiell hätten wir hier keine signifikanten Veränderungen erwartet. Die oben 

genannten Veränderungen könnten in dieser Konstellation am Ehesten mit einer 

Zunahme der Mineralisation erklärbar sein, die hier jedoch nicht nachgewiesen 

wurde. Daher ist davon auszugehen, dass z.B. ein Fehler im Rahmen des 

Konservierungsprotokolls aufgetreten ist. Dabei kann es initial zu einer zu einer 

Zunahme der Maximalkraft und Energieabsorption kommen. Später kommt weiter zu 

einer signifikanten Zunahme der Biegesteifigkeit und Maximalkraft sowie konsekutiv 

Abnahme der Energieabsorption gekommen. Es bleibt Bestandteil dieser Diskussion, 

ob ein solcher Konservierungsfehler sich erheblicher aufgrund der erhöhten 



Diskussion 

	
   61	
  

Oberflächeneinwirkung auf trabekuläre (und damit den Wirbelkörper) als auf kortikale 

Strukturen auswirkt.  

 

 

5.4.2  Osteoporotische Mausmodelle 
In der Analyse der osteoporotischen Mausmodelle zeigt sich eine Inkongruenz der 

mechanischen Parameter. Zwar kann für beide Prüfmethoden eine signifikante 

Reduzierung der mechanischen Maximalkraft gezeigt werden. Beide Messungen der 

absorbierbaren Energien hingegen ergeben lediglich eine signifikante Reduzierung 

der transgenen Krm-Mäuse, nicht jedoch der Isg-/- Tiere. Dies liegt wahrscheinlich 

daran, dass das Krm2tg Mausmodell einen ausgeprägteren Phänotypen als Isg15-/- 

aufweist. 

Dies legt den Schluss nahe, dass die Maximalkraft der sensiblere Parameter zur 

Ermittlung der osteoporotischen Auswirkungen auf die Belastbarkeit des Knochens 

ist. 

Zudem fällt auf, dass beide Prüfmethoden die gleiche Aussage haben. Sie zeigen 

jeweils eine signifikante Abnahme der Maximalkraft und somit der mechanischen 

Belastbarkeit. Vergleicht man jedoch die p-Werte, so zeigt sich eine stärkere 

Aussagekraft der Wirbelkörperprüfung. Hier werden jeweils p-Werte von kleiner 

0,001 erreicht.  

Es ist zu diskutieren, ob sich osteoporotische Veränderungen in ausgeprägterer 

Form in der Materialprüfung spongiöser Strukturen darstellen lassen und weniger bei 

kortikalem Knochen. Eine mögliche Antwort liefert eine Studie von KALENDAR 

(Kalender et al. 1989). Er konnte in einer Studie zeigen, dass im alternden Menschen 

der trabekuläre Knochen prozentual mehr abnimmt als die kortikale Dicke des 

Knochens (Abb. 5-1). Es ist anzunehmen, dass auch in der osteoporotischen Maus 

zuerst die trabekulären Knochenstrukturen betroffen sind und sich dadurch 

biomechanische Unterschiede initial z.B. im Wirbelkörper widerspiegelt. Das würde 

bedeuten, dass die Kompressionsprüfung der Biegebelastung in ihrer Sensitivität 

überlegen ist, wie bereits 1999 von BURR und TURNER beschrieben (Burr und 

Turner 1999). 
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Abb. 5-1: Veränderung des humanen Skelettes im Alter modifiziert nach KALENDAR (Kalender et al. 1989) 

 
 

5.4.3  Osteopetrotisches Mausmodell 
Das reine Wissen über die Verknöcherung der osteopetrotischen Mausmodelle 

würde eine erhöhte mechanische Belastbarkeit erwarten lassen. Dies steht in 

Kontrast zu den klinischen Erfahrungswerten, die besagen, dass Osteopetrose 

ebenfalls mit einer erhöhten Frakturinzidenz in Verbindung gebracht wird (Landa et 

al. 2007, Schilling et al. 2007, Cadosch et al. 2009). Die Auswertung der 

Biegeprüfung kann diese erhöhte Frakturgefährdung bestätigen. Es kommt zu einer 

signifikanten Reduzierung der absorbierbaren Energie (bei unveränderter 

Maximalkraft) und somit zu einem früheren Materialversagen.  

Vergleicht man die Ergebnisse der Biegeversuche der Femora mit den Ergebnissen 

der Kompressionsprüfung, so erkennt man jedoch einen bedeutsamen klinischen 

Unterschied. In der Belastung der Wirbel zeigt sich in beiden Alterstufen sowohl eine 

signifikant erhöhte Maximalkraft als auch eine erhöhte absorbierte Energie der src-

defizitären Tiere im Vergleich zu den Wildtypkontrollen. Die Ergebnisse der 

unterschiedlichen Prüfmethoden widersprechen sich damit.  



Diskussion 

	
   63	
  

In der Strukturanalyse der Femora der Src-/- Mäuse, zeigt sich nicht nur eine 

Verdickung der Kortikalis sondern zusätzlich eine beinahe durchgehende 

Verknöcherung des distalen Femurs (Abb. 5.2).  

Die Biegebelastung geht von der Vorraussetzung aus, dass bei der Materialprüfung 

ein idealisiertes Hohlrohr untersucht wird. Dabei treten an der ventralen der an der 

Seite der Krafteinleitung Druck- und an der Gegenseite Zugspannungen auf. Der 

Punkt der höchsten Belastung ist der obere Auflagerpunkt der Prüfvorrichtung 

(Kummer 2007). Dennoch kommt es zu einer weitestgehend homogenen 

Spannungsverteilung innerhalb des Knochens. Zwischen den Auflagerflächen wird 

bei einem normalen Tierknochen also nur die Diaphyse in ihrer Eigenschaft eines 

Röhrenknochens belastet. Die epi- und metaphysären Abschnitte mit ihren 

trabekulären Strukturen sind nicht Teil der Prüfung. 

Diese Bedingungen werden bei der Biegebelastung der Src-defizitären Femora 

jedoch nicht erfüllt. Die Verknöcherung der Knochen ist bereits im Alter von 16 

Wochen so fortgeschritten, dass im Bereich der Auflagefläche den Epikondylen ein 

beinahe solides (Voll-)Rohr (entspricht an dieser Stelle einem Stab) entstanden ist. 

Erst im proximalen Verlauf kommt es zu einer Zurückbildung der Verknöcherung. 

 

 
Abb. 5-2: Radiologische und µCT Analyse eines osteopetrotischen Femurs [a] und seiner Wildtypkontrolle [b] 

 

Durch die Verknöcherung kommt es zu einer Veränderung der Biegeeigenschaften 

des Femurs. Die Verknöcherung basiert augenscheinlich auf zwei Mechanismen. 

Zum einen kommt es zu einer Verdickung der Kortikalis zum anderen zu einer 

distalen Verknöcherung des Knochenmarkraumes durch Spongiosa. Diese weist 
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eine deutlich geringere Mineralisationsdichte auf, wie bereits zuvor beschrieben 

wurde. Dies erlaubt die Hypothese, dass die Materialeigenschaften dort weicher sind 

als im Bereich der reinen Kortikalis. Das wiederum führt zu einer Konzentration der 

Spannungen an der Grenzfläche zwischen Hohl- und Vollrohr. Es zeigt sich eine 

geringere Biegesteifigkeit und damit einhergehend verringerter Energieaufnahme der 

Femora wie in einer Finite-Elemente-Simulation (Abb. 5-3) gezeigt werden konnte.  

Der verknöcherte Bereich des Vollrohrs ist aufgrund der geringer mineralisierten und 

weniger festen Spongiosa in seinem Innern (ESpong = 500 MPa) weicher die Kortikals. 

Das proximale Femur ohne innerer Verknöcherung ist daher in der mechanischen 

Belastbarkeit deutlich härter (EKort = 1000 MPa) (Reilly und Burstein 1975, Lotz et al. 

1991, Guo 2001, Majumdar 1998, Turner et al. 1990). Dadurch entsteht eine erhöhte 

Spannungsdichte im Grenzbereich und als Folge verringerte Biegefestigkeit, was zu 

einem früheren Materialversagen bei gleicher Belastung führt.  

 

 
Abb. 5-3: Finite Elemente Analyse der SRC-/- Femora. [a] zeigt die Verbiegung einer Wildtypkontrolle mit 

maximalen Spannungen von 15MPa. Die maximale Durchbiegung beträgt 0,014mm [b]. Im Falle der SRC-/- 

defizitären Mäuse kommt es jedoch durch die Veränderung des Elastiztätsmoduls im Bereich des Vollrohres zu 

einer Tolerierung von maximalen Spannungen von 13MPa [c] bei gleicher Belastung und Materialversagen bei 

einer maximalen Durchbiegung von nur 0,07mm [d]. 
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Es lässt sich also festhalten, eine Verknöcherung, wie sie im Falle der Src-defizitären 

Mäuse stattgefunden hat, führt zu einer Veränderung der Biegeeigenschaften. Es 

kommt zu einer Sollbruchstelle im Grenzbereich und dadurch zu einem früheren 

Materialversagen. Dieses Verhalten kann eine erhöhte Frakturgefährdung der 

Röhrenknochen bei Fällen mit einer Osteopetrose erklären (Dahl et al. 1992), lässt 

aber aufgrund der unterschiedlichen Geometrie keine Vergleichbarkeit mit den hier 

verwendeten Wildtypkontrollen zu. 

Durch die homogene Verknöcherung über die gesamte Länge sowie Belastung der 

Wirbelkörper bei den Kompressionsversuchen tritt dieses Phänomen nicht auf 

(Götzen 2006). Hier ist eine Vergleichbarkeit der Prüfmethoden möglich und  es zeigt 

sich nun eine signifikante Erhöhung der Belastbarkeit.  

 

Diese Arbeit konnte zeigen, dass die Femurprüfung nur für ideale Röhrenknochen 

und nicht für osteopetrotische Mausmodelle verwendet werden kann. Die 

Kompressionsprüfung von murinen Wirbelkörpern hingegen kann sowohl ein 

mechanisches Defizit bei osteoporotischen als auch bei osteopetrotischen 

Mausmodellen detektieren. Die Ergebnisse der mechanischen Prüfungen legen 

zudem nahe, dass die Kompressionsprüfung osteoporotische Veränderungen 

sensibler als die Biegeprüfung misst. 

Die für eine biomechanische Charakterisierung notwendigen Parameter sollten 

Auskunft über die Knochenarchitektur (BV/TV, Tb.Th, Tb.N, CT) sowie die 

Knochenmineralsalzdichte geben.  
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5.5   Zusammenfassung 
 

Im Rahmen dieser Arbeit konnte gezeigt werden, dass zu einer vollständigen 

Beurteilung der Frakturgefährdung eines Knochens und seiner biomechanischen 

Belastbarkeit sowohl Daten über die Knochenstrukturparameter und der 

Mineralisation, als auch zu den mechanischen Materialeigenschaften vorliegen 

müssen. Nur in Kenntnis dieser verschiedenen Parameter ist eine komplette 

biomechanische Phänotypisierung und Interpretation der einzelnen Ergebnisse 

möglich.  

Die für eine biomechanische Charakterisierung notwendigen Parameter sollten 

Auskunft über die Knochenarchitektur (BV/TV, Tb.Th, Tb.N, CT) sowie die 

Knochenmineralsalzdichte geben. Diese Daten können mit Hilfe des standardisierten 

mikroskopischen Histomorphometrieverfahrens oder alternativ mit Hilfe von 

hochauflösender zerstörungsfreier Bildgebung ermittelt werden. 

Im Rahmen dieser Arbeit wurden drei mechanische Parameter ermittelt, die 

standardmäßig zur Phänotypisierung eines Knochenphänotyps herangezogen 

werden sollten: Maximalkraft, Steifigkeit und die „Energieabsorption bis zum 

Erreichen der Maximalkraft“ (Wrm).  

 

Es ist deutlich geworden, dass die beiden in unserer Arbeitsgruppe etablierten 

Prüfmethoden für murine Knochencharakterisierung gute Ergebnisse liefern. Zudem 

konnte gezeigt werden, dass vor allem der Wirbelkörperprüfung eine entscheidende 

klinische Relevanz zukommt. Dabei zeigte sich, dass die Kompressionsbelastung 

von murinen Wirbelkörpern ein mechanisches Defizit bei osteoporotischen 

Mausmodellen sensibel detektieren kann.  

Es konnte gezeigt werden, dass die Femurprüfung nur für ideale Röhrenknochen und 

nicht für osteopertotische Mausmodelle verwendet werden kann.  

Damit ist die prädikitve Aussagekraft der Wirbelkörperkompression besser als die 

Biegeprüfung der Femora.  

Der Autor schränkt jedoch ein, dass eine vollständige Charakterisierung der 

biomechanischen Eigenschaften eines Skelettes möglichst auch eine Biegebelastung 

eines Femurs beinhalten sollte. Nur so kann mit der Prüfung eines irregulären 

Knochens (Wirbelkörper) und eines Röhrenknochens (Femur) ein Großteil des 

knöchernen Systems geprüft und somit analysiert werden. 
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5.6   Fazit und Ausblick 
 

Im Rahmen dieser Arbeit konnten aber auch methodische Fragen aufgezeigt werden, 

die durch zukünftige Studien geklärt werden sollten. 

So ist zu klären, welchen Einfluss unterschiedliche Konservierungsmethoden auf die 

mechanische Prüfung haben, um diese externen Einflussfaktoren auf die 

biomechanischen Kennwerte zu minimieren.  

Finiten Element-Programme werden zukünftig ein vielversprechendes Werkzeug für 

ein verbessertes Verständnis über die biomechanischen Eigenschaften des 

Knochens darstellen. Nach Einschätzung des Autors sollten sich diese 

Analyseprogramme langfristig in der Knochenforschung festigen können, auch wenn 

mit dieser Technik die komplexen und dynamischen Mechanismen der biologischen 

Struktur „Knochen“ sicher nie exakt simulierbar sein wird. 
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I. Prüfergebnisse (Femora): 

 Anzahl Mineralisation 
[g / cm3] 

Steifigkeit 
[N / mm] 

Fmax 
[N] 

Wrm 
[N x mm] 

C57Bl/6 16wks 10 1091,03 ± 14,73 213,58 ± 12,74  26,39 ± 1,50 5,65 ± 0,42 

C57Bl/6  20wks 12 1047,44 ± 7,89 123,45 ± 10,90 20,76 ± 0,72 2,98 ± 0,14 

C57Bl/6  24wks 11 - 85,80 ± 18,74 24,21 ± 1,23 2,14 ± 0,18 

C57Bl/6  42wks 5 1116,9 ± 25,39 207,3 ± 14,36 24,99 ± 1,41 5,26 ± 0,33 

Krm2tg 10 - 110,11 ± 18,39 16,9 ± 0,85 1,36 ± 0,16 

Isg15-/- 8 1018,48 ± 8,97 98,96 ± 10,16 15,65 ± 0,83 2,56 ± 0,178 

Src-/- 16wks 8 1103,73 ± 14,06 213,58 ± 12,74 29,09 ± 1,07 5,20 ± 0,44 

Src-/- 42wks 8 1210,69 ± 25,25 284,93 ± 29,63 29,52 ± 2,40 2,91 ± 0,36 

 

II. Prüfergebnisse (Wirbelkörper): 

 Anzahl Mineralisation 
[g / cm3] 

Steifigkeit 
[N / mm] 

Fmax 
[N] 

Wrm 
[N x mm] 

C57Bl/6  16wks 5 629,38 ± 10,76 92, 94 ± 9,28 56,16 ± 5,73 19,05 ± 2,99 

C57Bl/6  20wks 4 656,57 ± 2,57 73,92 ± 11,11 45,09 ± 1,32 21,44 ± 4,16 

C57Bl/6  24wks 5 654,88 ± 4,19 140,48 ± 14,57 72,78 ± 6,34 27,12 ± 4,27 

C57Bl/6  42wks 5 594,5 ± 6,3o 95,02 ± 14,80 36,81 ± 2,58 9,12 ± 0,65 

Krm2tg 5 645,13 ± 7,79 62,22 ± 4,31 20,19 ± 1,40 5,43 ± 1,25 

Isg15-/- 3 617,61 ± 1,55 94,75 ± 9,68 35,13 ± 2,90 15,64 ± 3,35 

Src-/- 16wks 5 767,45 ± 34,34 109,81 ± 7,48 84,20 ± 5,96 30,38 ± 3,77 

Src-/- 42wks 5 749,60 ± 19,34 112,60 ± 7,10 84,05 ± 4,75 25,18 ± 1,90 
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