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1. Einleitung 

Bei der Beurteilung von Knochengewebe, insbesondere von neu gebildetem Kno-

chen, stellt die Erfassung makroskopischer und mikroskopischer Strukturmerkmale 

sowie deren Wechselwirkungen zueinander, welche die Mechanik des Knochens 

bestimmen, ein Hauptanliegen der osteologischen Forschung dar.  

Scanning Acoustic Microscopy (SAM) verspricht ein neues bildgebendes Verfahren 

zu sein, das die Möglichkeit zur nicht invasiven Beurteilung der biomechanischen 

Eigenschaften von Knochen auf mikroskopischer Ebene bieten soll (Qin et al. 2004, 

Katz et al. 1997) und dabei eine Auflösung ähnlich der des Lichtmikroskops aufweist 

(Liu et al. 2004, Katz et al. 2003). Die vorliegende Arbeit befasst sich im Rahmen 

dessen mit dem Thema „Scanning Acoustic Microscopy zur Beurteilung von neu ge-

bildetem Knochen“. 

1.1. Theoretische Grundlagen 

1.1.1. Aufbau und Biomechanik von Knochengewebe 

Der komplexe, hierarchische Aufbau von Knochen auf makroskopischer, mikroskopi-

scher sowie nanoskopischer Ebene macht ihn zu einem äußerst anisotropen, hete-

rogenen und inhomogenen Material, dessen biomechanisches Verhalten nur schwer 

quantifizierbar ist (Rho et al. 1998).  

Man unterscheidet zwischen Geflechtknochen, der während der Entwicklung und 

Knochenneubildung auftritt, und Lamellenknochen, der in Spongiosa und Kompakta, 

bei Röhrenknochen Kortikalis genannt, unterteilt wird. Lamellenknochen besteht ty-

pischer Weise aus Osteonen, die aus einem Zentral-Kanal (Havers-Kanal), um den 

mehrere (3 bis 20) so genannte Speziallamellen verlaufen, gebildet werden. Zwi-

schen den Osteonen befinden sich Schaltlamellen, die zu ab- bzw. umgebauten 

Osteonen gehören (Junqueira et al. 1996). Nach außen zum Periost und nach innen 
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zum Endost hin wird kortikaler Knochen durch Generallamellen begrenzt. Die Lamel-

len werden durch Osteozyten, Verlaufsrichtung und Steigungswinkel der Kollagenfa-

sern, die den jeweiligen lokalen Beanspruchungen des Knochens angepasst sind, 

sowie Mineralisationsgehalt charakterisiert. 

Der geschilderte Aufbau gilt auch für den spongiösen Knochen, jedoch ist die An-

ordnung der genannten Strukturen nicht derart systematisch wie die der Kortikalis. 

 

Abb. 1: Struktureller Aufbau und hierarchische Organisation von Knochengewe-
be nach Rho et al. (1998) 

Die Biomechanik des Knochens kann zum einen durch dessen Stabilität beschrieben 

werden, also durch die Beständigkeit des in einem stabilen Gleichgewicht stehen-

den, durch innere Kräfte zusammengehaltenen Gewebes, auch unter Einwirkung 

äußerer Kräfte, solange diese eine bestimmte Stärke nicht überschreiten (Meyers 

enzyklopädisches Lexikon 1978). Die Stabilität von Knochengewebe wird also durch 

die Fähigkeit definiert, einer aus einem stabilen Gleichgewicht führenden äußeren 

Kraft entgegenzuwirken und nach Beendigung derselben bzw. durch auftretende 

Rückstellkräfte in den stabilen Zustand zurückzukehren.  

Demgegenüber beschreibt die Elastizität die Fähigkeit, eine durch äußere Kräfte 

verursachte Form- oder Volumenänderung rückgängig zu machen, d.h. die ur-
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sprüngliche Form wieder einzunehmen (Meyers enzyklopädisches Lexikon 1978). Im 

Bezug auf Knochengewebe wird die Rückstellkraft des Kristallgitters charakterisiert. 

Ein Maß für das elastische Verhalten stellt der Elastizitätsgrad eη  dar: 

 

1

2

W
W

e =η  

 

Dabei beschreibt  die dem Gewebe durch äußere Belastung zugeführte Formän-

derungsarbeit und  die nach Entlastung durch Rückbildung der Formänderung 

freigesetzte mechanische Arbeit. 

1W

2W

Für den vollkommen elastischen Körper hat eη  den Wert Eins, für den vollkommen 

unelastischen, also plastischen Körper, Null. 

 

Die Biomechanik des Knochengewebes wird wesentlich durch den großen Volu-

menanteil an Hohlräumen sowie Spongiosabälkchen (Trabekel), die gemäß der me-

chanischen Hauptbelastungsrichtung (Trajektorien) ausgerichtet sind, bestimmt. Da-

durch wird eine hohe mechanische Stabilität bei minimalem Materialbedarf erreicht 

(Deetjen et al. 2005). Bedeutend für die mechanische Belastbarkeit ist auch die Zu-

sammensetzung der extrazellulären Matrix, die zu etwa 50 % aus Mineralien bzw. 

Kristallen (Kalziumhydroxylapatit und andere „Kalziumphosphate“), zu 25% aus or-

ganischen Verbindungen (vor allem Kollagen Typ I) und zu 25% aus Wasser, das 

vorwiegend als Hydratationsmantel die Hydroxylapatitkristalle umgibt, gebildet wird 

(Junqueira et al. 1996). Weiterhin liegen in der extrazellulären Matrix Induktor-

substanzen (Zytokine, Knochenwachstumsfaktoren) vor, die die Differenzierung und 

Funktion der Zellen kontrollieren. Dabei stellen der Mineralisationsgrad des Kno-

chens (Burstein et al. 1975) sowie Aufbau und Ausrichtung der Lamellen bedeuten-

de Parameter für dessen Festigkeit dar und beeinflussen somit wesentlich das bio-

mechanische Verhalten von Knochen (Turner et al. 1995, Ascenzi 1988). 

Die Festigkeit des Knochens wird daher stark von seiner gesamten Architektur be-

stimmt. 
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In der experimentellen Untersuchung von Knochen, insbesondere von neu gebilde-

tem Knochengewebe, besteht ein Hauptanliegen in der Erfassung seines strukturel-

len Aufbaus auf makroskopischer wie mikroskopischer Ebene sowie in der Beurtei-

lung der funktionellen und mechanischen Eigenschaften und der Wechselwirkungen 

der einzelnen, hierarchisch gegliederten Strukturen zueinander. Die Problematik in 

der Erfassung dieser Eigenschaften liegt in der Vielfalt der Faktoren, die zusammen 

die Biomechanik des Knochens bestimmen, wie Mineralisationsgehalt, Verlauf der 

kollagenen Fasern, Anordnung der Trabekel – also Zusammensetzung und struktu-

reller Aufbau (Rho et al. 1998). Die Beurteilung kann auf jeder strukturellen Ebene 

von Knochengewebe erfolgen, allerdings wird immer nur eine Komponente erfasst, 

sodass die erhobenen Werte nur innerhalb der entsprechenden Ebene verglichen 

werden können. 

In den letzten Jahrzehnten hat sich das Gebiet der osteogenen Wachstumsfaktoren 

zu einem bedeutenden Forschungsbereich entwickelt, da man sich durch diese die 

Möglichkeit einer biologischen Regeneration und Reparation von Knochen- und 

Knorpelgewebe erhofft. 

1965 entdeckte Urist eine zur Osteoinduktion fähige Substanz der Knochenmatrix 

und bezeichnete diese als Bone Morphogenic Protein (BMP) (Urist 1965). Schließ-

lich wurden die physiologischen Eigenschaften der BMPs untersucht (Knutsen et al. 

1993, Wozney 1992, Wozney 1989) und deren übergeordnete Bedeutung in der 

Embryogenese sowie im erwachsenen Organismus als Wachstums- und Differenzie-

rungsfaktor nicht nur für Knochengewebe erkannt (Dean et al. 2004, Wozney 1998, 

Lefer et al. 1992). Insbesondere in der Orthopädie, Traumatologie und Zahnheilkun-

de stellt der Einsatz von BMPs eine viel versprechende Methode dar (Gupta et al. 

2005, Nakashima 2005, Nakashima et al. 2003, Wozney 2002). 

Insgesamt konnten bis heute 47 verschiedene BMPs identifiziert werden, die alle 

unterschiedliche Potenz zur Induktion von Zellwachstum, Apoptose und Zelldifferen-

zierung besitzen (Bramlage et al. 2005). Dadurch entsteht letztlich auch vitales Knor-

pel- und Knochengewebe mit blutbildendem Knochenmark (Wozney 1989). 

Heute werden rekombinant hergestellte osteogene Wachstumsfaktoren wie z.B. 

Osteogenic Protein-1 (= BMP 7), das auch in der dieser Untersuchung vorausge-

henden Studie verwendet wurde, tierexperimentell untersucht (Regauer 2005, Cook 
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et al. 2003, Gerhart et al. 1996) und auch bereits klinisch eingesetzt (Ristiniemi et al. 

2007, Gupta et al. 2005, Friedlaender et al. 2001, Johnson et al 2000, Johnson et al. 

1988). 

Die Entwicklung biokompatibler Implantatstoffe unter der Verwendung von BMPs 

erfordert Möglichkeiten zur Beurteilung des neu gebildeten Knochengewebes bereits 

auf mikroskopischer Ebene, wofür derzeit die Möglichkeiten noch begrenzt sind. 

1.1.2. Untersuchungsverfahren zur Beurteilung von Stabilität, Struktur und Mine-

ralisationsgehalt von Knochen 

Zur quantitativen und qualitativen Beurteilung von Knochengewebe wurden ver-

schiedene Untersuchungsmethoden etabliert.  

Das älteste Verfahren zur Darstellung und morphologischen Beurteilung von Kno-

chen stellt die konventionelle Röntgenuntersuchung dar, wobei die Bildgebung durch 

Struktur und Mineralisationsgehalt des Gewebes bestimmt wird. Basierend auf 

Röntgenstrahlung wurden zahlreiche andere, nicht invasive Methoden entwickelt, 

wie auch die Computertomographie (CT). Die quantitative CT liefert dreidimensiona-

le Bilder und ermöglicht Aussagen zum strukturellen Aufbau, wobei das zu geringe 

Auflösungsvermögen keine histomorphometrische Charakterisierung von z.B. ein-

zelnen Trabekeln erlaubt (Prevrhal et al. 1998, Reichel et al. 1998). Die Mikro-CT ist 

wegen seiner maximalen Ortsauflösung von 2 bis 30 µm ebenfalls nur begrenzt zur 

mikrostrukturellen Analyse einsetzbar (Cooper et al. 2004, Jones et al. 1994, Engel-

ke et al. 1999). Weitere bildgebende Verfahren auf der Basis von Röntgenstrahlung 

zur Beurteilung von Knochen stellen die Röntgenabsorptiometrie (Einhorn 2003) als 

Single-X-Ray-Absorptiometry (SXA) (Felsenberg et al. 1999, Qin et al. 1999) sowie 

als Dual-X-Ray-Absorptiometry (DEXA) (Cherian et al. 2000, Felsenberg et al. 1999, 

Jergas et al. 1999) dar, welche neben der Bildgebung die Quantifizierung von Kno-

chenmineraldichte bzw. –gehalt ermöglichen. Die genannten Verfahren erlauben 

eine in vivo-Beurteilung von Knochengewebe. Die Magnetresonanztomographie 

(MRI) bietet den Vorteil einer hochaufgelösten strukturellen Darstellung von 

Knochengewebe ohne Strahlenbelastung für den Patienten (Hudelmaier et al. 2005). 
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Histologische Untersuchungen wie z.B. Licht- oder Fluoreszenzmikroskopie erlauben 

eine genauere Beurteilung der morphologischen Eigenschaften von Knochengewebe 

(Regauer et al. 2005, Schortinghuis et al. 2003, Reichel et al. 1998, Markel et al. 

1991), wobei diese Methoden nicht in vivo anwendbar sind. 

Neben der Morphologie wird Knochengewebe durch seine biomechanischen Eigen-

schaften wie Stabilität oder Elastizität charakterisiert. Zu deren Quantifizierung die-

nen biomechanische Messungen wie der 4- bzw. 3-Punkt-Biegeversuch (Nonaka et 

al. 2006, Regauer et al. 2005). Weitere Verfahren zur Erfassung biomechanischer 

Eigenschaften von Knochengewebe basieren auf Torsion oder axialer Kompression 

(Reichel et al. 1998). Diese Methoden sind allerdings destruktiv und nur ex vivo 

durchführbar. Ein weiteres in der Literatur beschriebenes Verfahren zur Bestimmung 

der mechanischen Eigenschaften von Knochen auf mikrostruktureller Ebene stellt 

das Nanoindenter-Verfahren dar, mit dem Aussagen über die Knochenhärte in einer 

Auflösung von bis zu 400 nm gewonnen werden könne (Turner et al. 1999, Rho et 

al. 1997, Rho 1996). 

 

Eine bedeutende bildgebende, quantitative Untersuchungsmethode zur Histo-

morphometrie von kalzifiziertem Knochengewebe stellt die Mikroradiographie (MR) 

dar, die auf der Basis von Röntgenstrahlung Strukturen im mikroskopischen Bereich 

visualisert. Dabei wird der Kontrast des Bildes letztlich durch den Mineralisationsge-

halt des untersuchten Gewebes bestimmt (Graham 1955). Bereits in den 50er Jah-

ren wurde die Mikroradiographie erstmals zur Beurteilung von Knochengewebe 

(Engstrom et al. 1953, Sissons 1950) oder anderem kalzifiziertem Gewebe wie z.B. 

Zähnen (Bergman et al. 1954) verwendet. Dieses Verfahren erlaubt die Messung 

des Mineralisationsgrades sowie der Mineralisationsverteilung innerhalb des Ko-

chen- (Boivin et al. 2002, Hobson et al. 1997) bzw. Zahngewebes (Wang et al. 

2005). Weiterhin ermöglicht diese Methode die quantitative Beurteilung von Kno-

chenwachstum bzw. neu gebildeter Knochenfläche (Schortinghuis et al. 2003). In der 

Zahnheilkunde wird die Mikroradiographie häufig angewendet, um den Zusammen-

hang zwischen der Mineralisation und der Pathogenese von Karies zu erforschen 

(Smith et al. 2005, Smith et al. 2005, Ogaard et al. 1986, Bergman et al. 1954). Die 

Mikroradiographie hat sich zu einer Standardmethode für die Untersuchung von kal-
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zifiziertem Gewebe entwickelt und ist auch heute noch von Bedeutung (Bollet-

Quivogne et al. 2005, Roldan et al. 2004, Qin et al. 2001, Hobson 1998, Nyssen-

Behets et al. 1994). Allerdings wird die Mikroradiographie in Zukunft aufgrund der 

nachlassenden Produktion der notwendigen Photoplatten immer weniger verfügbar 

sein.  

Ein weiteres, relativ neues Verfahren zur Quantifizierung der Dichte und Mineralisa-

tion von Knochengewebe stellt die Back Scattered Electron Microscopy (BSE) dar 

(Boyde et al 2005, Roschger et al. 1997, Boyde et al. 1996, Roschger et al. 1995). In 

Abhängigkeit von der Ordnungszahl des untersuchten Materials wird ein Teil des 

auftreffenden Elektronenstrahls reflektiert und ein Grauwerthistogramm erstellt. Das 

vorherrschende Atom von Knochengewebe stellt Kalzium dar, welches eine relativ 

hohe Ordnungszahl besitzt, sodass die Intensität des zurückgeworfenen Elektronen-

strahls vor allem durch den Mineralisationsgrad des Knochengewebes bestimmt 

wird. Durch Analyse der Mittelwerte des Grauwerthistogramms wird auf Mineralisati-

onsgehalt und –verteilung innerhalb einzelner Trabekel geschlossen (Banse et al. 

2005, Abendroth et al. 1996). Ein bedeutender Vorteil gegenüber anderen Methoden 

zur Knochendichtemessung besteht darin, dass Unterschiede im Grad der Minerali-

sation gemessen werden können (Roschger et al. 1998, Boyde et al. 1993). 

 

Scanning Acoustic Microscopy (SAM) stellt eine neue bildgebende, nicht invasive 

Technik dar, die in den letzten Jahren immer mehr an Bedeutung zur nicht destrukti-

ven und daher beliebig wiederholbaren Untersuchung von biologischem Gewebe 

gewonnen hat. 

Als Bilderzeugungs- und Bildanalysesystem besitzt SAM ein räumliches Auflösungs-

vermögen ähnlich dem des Lichtmikroskops (Yu et al. 1995). Dabei können Materia-

lien untersucht werden, die optisch undurchsichtig sind (Bumrerraj et al. 2001). Die-

se nicht invasive Methode wird über die Bildgebung hinaus verwendet, um biome-

chanische Eigenschaften homogener Substanzen und biologischer Gewebe zu cha-

rakterisieren (Kessler et al. 2003, Rho 1996, Hirsekorn et al. 1994). 
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1.1.3. Ultraschall 

Die Methode der Scanning Acoustic Microscopy beruht auf der Verwendung von 

hochfrequenten Schallwellen, deren Verlauf von den elastischen Eigenschaften des 

zu untersuchenden Materials bedingt wird. Gemäß des jeweiligen Anwendungsge-

biets wird der passende Frequenzbereich ausgewählt. Dabei werden Frequenzen 

von 5 MHz bis 8 GHZ verwendet (Quate 1985, Hadimioglu et al. 1984).  

Von Ultraschall spricht man ab einer Frequenz von über 20 kHz, für welche das 

menschliche Gehör nicht mehr sensibel ist. Jedoch können einige Tiere diesen Fre-

quenzbereich durchaus noch hören sowie auch selbst erzeugen und ihn – wie z.B. 

Fledermäuse – zu Navigationszwecken nutzen, indem sie durch den reflektierten 

Anteil ihrer gesendeten Schallwellen Distanzen berechnen (Harms 1998). 

Da Ultraschallwellen mechanische Wellen sind, benötigen sie zu ihrer Ausbreitung 

ein elastisches Medium wie Gas, Flüssigkeiten oder Festkörper, wohingegen sie sich 

nicht wie Lichtwellen im Vakuum fortbewegen können (KSI Germany 2003, Yu et al. 

1995). Treffen die Schallwellen auf Grenzschichten zweier Materialien verschiedener 

Dichte und Elastizität, wird ein Teil des Schalls reflektiert, während der Rest sich 

weiter fortbewegt. Dabei wird der Verlauf der Schallwellen direkt von den elastischen 

Eigenschaften des Materials bestimmt (Yu et al. 1995). 

 

Physikalisch betrachtet lässt sich eine Ultraschallwelle durch deren Länge und 

Amplitude charakterisieren. 
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Abb. 2: Wellenlänge (λ) und Periode (T) einer Ultraschallwelle 

Die Frequenz wird definiert als Anzahl der Wellen innerhalb einer Sekunde und be-

sitzt die Einheit Hertz [
s

Hz 11 = ]. Die Zeit, die für eine komplette Welle benötigt wird, 

wird als Periode T  bezeichnet und in Sekunden  angegeben. Dadurch ergibt sich 

für die Frequenz : 

s

f

T
f 1
=     [

s
Hz 11 = ] 

 

Die theoretische Eindringtiefe der Schallwelle entspricht dessen Wellenlänge λ , wo-

bei die tatsächliche Ausbreitungsfähigkeit auch von den elastischen Eigenschaften 

des Mediums und der verwendeten Frequenz bedingt wird (Atalar 1985). 

Die Schallgeschwindigkeit v  berechnet sich aus Frequenz  und Wellenlänge λ: f

 

T
fv λλ =∗=    [

s
m ] 

 

Dabei hängt die Schallgeschwindigkeit von der Elastizität der Verbindung der Mole-

küle, welche durch den Elastizitätskoeffizienten  angegeben wird, sowie der Dichte C

σ  ab, sodass sich Schallwellen in unterschiedliche Materialien mit verschiedenen 

Geschwindigkeiten ausbreiten. 
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Aufgrund dieser Zusammenhänge beträgt die durchschnittliche Schallgeschwindig-

keit in Knochen (ρ= 1700 kg/m³) 3600 m/s. 

Schallgeschwindigkeit ν  und Dichte σ  eines Materials bestimmen dessen akusti-

sche Impedanz , welche in Megarayl [Mrayl] angegeben wird und die Übertra-

gungseigenschaften eines Mediums beschreibt: 

z

 

vz ∗= σ     [1 Mrayl = 
sm

kg
∗

∗ 2
6101 ] 

 

Die akustische Impedanz, auch Schallwellenwiderstand genannt, ist eine material-

spezifische Größe, die auch durch das Verhältnis der aufzuwendenden Auslenkkraft 

oszillierender Teilchen (Schalldruck ρ ) zu ihrer Ortsänderungsgeschwindigkeit 

(Schallfluss ν ) beschrieben wird und wiederum von Dichte und Elastizität der Ver-

bindung der Moleküle abhängt.  

 

2
1

)( C
v

z ∗== σρ    [ 2m
Ns ] 

 

Ultraschall kann somit Materialien wie menschliches Gewebe durchdringen, ohne 

dieses zu zerstören oder ihm zu schaden. Aufgrund dieser Eigenschaften verwendet 

man ihn zur nicht invasiven Untersuchung von organischem Gewebe.  

1.2. Ultraschallmikroskopie - Entwicklung und Stand der Forschung 

1.2.1. Geschichtlicher Überblick 

Die Idee für ein nicht invasives akustisches Bildgenerierungssystem in der Medizin 

geht auf den Wiener Neurologen und Psychiater Karl Theodor Dussik zurück, der 

bereits 1942 erste erfolgreiche Untersuchungen am Gehirn mit Ultraschall – seiner-

seits als Hyperphonographie bezeichnet - aufweisen konnte (Shampo et al 1995). 

1949 stellte der russische Wissenschaftler Sokolov fest, dass die Wellenlänge von 
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Schall mit einer Frequenz von 3 GHz in Wasser der Wellenlänge von grünem Licht 

entspricht. Er entwarf das Konzept für ein akustisches Mikroskop (Sokolov 1949). 

Das erste praktisch anwendbare Scanning Acoustic Microscope wurde 1974 von 

Lemons und Quate entwickelt, um mit einer Auflösung im µm-Bereich akustische 

Eigenschaften von homogenen Materialien zu untersuchen (Lemons et al. 1979, 

Lemons et al. 1974). Zunächst wurde diese neue Methode ausschließlich zur Unter-

suchung von homogenen Materialien aus Technik und Industrie erforscht (Hirsekorn 

et al. 1995, Kulik et al. 1990, Ishikawa et al. 1989, Gilmore et al. 1986, Weaver et al. 

1985). SAM stellt heute eine bedeutende Methode dar, um industriell verwendete, 

homogene Materialien wie Keramik nicht invasiv zu untersuchen und zu bewerten 

sowie in diesen kleinste Fehler bzw. Strukturunebenheiten zu verifizieren (Denisova 

et al. 2004, Maebayashi et al. 2004, Kessler et al. 2003, Berezina et al. 2000, Zhai et 

al. 1997). SAM findet insbesondere Anwendung in der Halbleitertechnik, aber auch 

in der Automobilindustrie (Todt 2005, Balk et al. 2002) und in der Luft- und Raum-

fahrttechnik (Göbel et al. 2003).  

 

Bereits Ende der 70er Jahre wurden erste Versuche unternommen, SAM auch auf 

dem Gebiet der Biologie und Medizin anzuwenden (Katz et al. 1984, Hildebrand et 

al. 1981, Johnston et al. 1979, Marmor et al. 1977). 

SAM wurde verwendet, um Knochen (Bumrerraj et al. 2001, Hasegawa et al. 1995, 

Zimmerman et al. 1990), aber auch andere Gewebe des Bewegungsapparates wie 

z.B. intervertebrale Bandscheiben (Johnson et al. 2002) zu untersuchen. Auch für 

kardiovaskuläre Fragestellungen wurde SAM häufig zu Forschungszwecken einge-

setzt. So wurden Aortenklappen (Lu et al. 2000), Koronararterien (Machado et al. 

2002) oder arteriosklerotische Gefäße (Saijo et al. 1998) untersucht sowie gesundes 

und infarziertes Myocard auf mikroskopischer Ebene verglichen (Saijo et al. 1997) 

bzw. die akustischen Eigenschaften von Myozyten gesunder und pathologischer 

Gewebe analysiert (Masugata et al. 1999). In der Gastroenterologie fand SAM An-

wendung zur Erforschung mechanischer Eigenschaften einzelner Wandschichten 

des Dünndarms (Jorgensen et al. 2001) oder von Magenkarzinomgewebe (Saijo et 

al. 1991). Auf dem Gebiet der Urologie wurde SAM bereits genutzt zur Charakterisie-

rung der Wandschichten von Urethra (Andersen et al. 2003) sowie zur Untersuchung 
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veränderter Eigenschaften von Glomerulae bei Glomerulonephritiden (Hitomi et al. 

2000). In der Ophthalmologie konnten neue Erkenntnisse bezüglich des Zusammen-

hangs von Dicke der Sklera und der uvealen Effusion gewonnen werden (Lam et al. 

2005). SAM wurde auch verwendet, um Gewebe bei entzündlichen und neoplasti-

schen Hauterkrankungen zu untersuchen (Barr et al. 1991) 

SAM erlaubt die Beurteilung von lebenden Zellen (Hildebrand et al. 1981), in Alginat 

eingekapselter Zellen (Klemenz et al. 2003) oder der Zelladhäsion von Osteoblasten 

an verschiedenen, in der Orthopädie verwendeten Materialien (Myrdycz et al. 1999). 

Bei der Untersuchung von Chromosomen konnte mit der Ultraschallmikroskopie ein 

zum konventionellen Bandmuster differierendes abgebildet werden (Rugar et al. 

1980). Auch physiologische Vorgänge wie der Wundheilungsprozess wurden durch 

SAM beurteilt (O'Brien et al. 1981). 

In den letzten Jahren hat sich das Gebiet der Ultraschallmikroskopie zu einem be-

deutenden Forschungsfeld entwickelt. So wurden im Zeitraum von 1990 bis 1994 nur 

34 Artikel zu diesem Thema veröffentlicht, von 2002 bis 2006 aber 245. Dies unter-

streicht die zunehmende Bedeutung, die dieser Technik zugeschrieben wird. 

 

Ein bedeutender Vorteil der SAM besteht in der Möglichkeit, nicht nur die Oberfläche 

eines Präparates zu untersuchen, sondern auch tiefere, innerhalb der Probe gelege-

ne Ebenen (Briggs 1992, Quate 1979, Douglas 1978). Dies ist auch bei Materialien 

möglich, die optisch undurchsichtig sind (Katz et al. 1993, Lemons et al. 1974). Dar-

über hinaus kann frisches wie auch fixiertes biologisches Gewebe untersucht wer-

den, da bei dieser Technik Wasser als Kopplungsmedium verwendet wird, um die 

akustischen Wellen zu übertragen und somit das Präparat keine Feuchtigkeit verliert 

(Bumrerraj et al. 2001, Katz et al. 1993). Demgegenüber erfordert das BSE (= Scan-

ning Electron Microscopy [SEM]) eine Vakuumkammer, um das Präparat zu unter-

suchen, sodass nur eingebettete Proben untersucht werden und Artefakte wie Risse 

entstehen können (Katz et al. 1993). 

 

Die mit dem Ultraschallmikroskop potentiell erreichbare Auflösung wird neben der 

Frequenz auch durch die Wellenlänge des Schalls, die proportional zur Auflösung 

ist, limitiert (Quate 1985). Aus einer Verkürzung der Wellenlänge resultiert also eine 
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höhere Auflösung. Durch Verwendung von kryogenen Kopplungsmedien wie flüssi-

gem Helium konnte durch die extrem niedrigen Temperaturen eine Verringerung der 

Schallgeschwindigkeit und somit eine kürzere Wellenlänge bei konstanter Frequenz 

erzielt werden (Yu et al. 1995, Quate 1985), sodass bei 8 GHz und Verwendung von 

Helium als Kopplungsmedium eine Auflösung von 200 Å (= 20 nm) erreicht wurde 

(Quate 1985, Hadimioglu et al. 1984). Von großem Interesse auf dem Gebiet der 

Ultraschallmikroskopie ist die Möglichkeit zur nicht invasiven Beurteilung elastome-

chanischer Eigenschaften von Festkörpern und biologischen Geweben (Denisova et 

al. 2004, Yu et al. 1995, Hirsekorn et al. 1994, Briggs et al. 1993), wobei dies meist 

durch Bestimmung der akustischen Impedanz bzw. des Elastizitätskoeffizienten er-

folgt, indem die Laufzeit des Ultraschalls im Präparat ermittelt wird (Raum 2002, 

Turner et al. 1999, Hasegawa et al. 1995, Turner et al. 1995). 

1.2.2. Bisherige Anwendung zur Untersuchung von Knochengewebe 

Die Ultraschallmikroskopie wurde schon früh als viel versprechende Methode er-

kannt, um nicht invasiv histomorphometrische sowie biomechanische Eigenschaften 

von Knochen zu untersuchen und neue Erkenntnisse über dieses Gewebe zu erhal-

ten. 

Die ersten Arbeiten auf dem Gebiet der Untersuchung von Knochengewebe durch 

die Ultraschallmikroskopie wurden unter anderem von den Arbeitsgruppen um Zim-

merman und Katz durchgeführt (Katz et al. 1993, Zimmerman et al. 1989). Bei einer 

Arbeitsfrequenz von 50 MHz konnten sie schon eine Auflösung von 140 µm errei-

chen, bei der Anwendung von 600 MHz bis zu 1,7 µm. In einer älteren Untersuchung 

wurde bereits die Anisotropie von Knochen mit dem Scanning Acoustic Microscope 

nachgewiesen (Turner et al. 1995). 

So wurde in einer Studie von Katz und Meunier (1993) bei der Untersuchung von 

Osteonen mit SAM bereits festgestellt, dass ein Zusammenhang zwischen Grauwert 

und Materialdichte bzw. elastomechanischen Eigenschaften des fokussierten Be-

reichs besteht. Dabei konnte gezeigt werden, dass die äußersten Lamellen des Ha-

vers`schen Systems dunkler abgebildet werden und deshalb eine niedrigere akusti-

sche Reflektivität besitzen. Teilweise schien eine Verbindung zwischen den äußeren 
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Lamellen verschiedener Osteone zu bestehen, wohingegen im elektronenmikrosko-

pischen Vergleich diese deutlich abgegrenzt waren (Katz et al. 1993). 

Eine Untersuchung von Shieh et al. (1995) zu den Umbauvorgängen an Knochende-

fekten zeigte, dass neu gebildetes periostales wie endostales Gewebe eine große 

Grauwertvarianz und somit deutliche Unterschiede in der akustischen Impedanz 

aufweisen. Demgegenüber stellen sich intrakortikale Regionen als sehr homogen 

dar mit hoher akustischer Impedanz (Shieh et al. 1995).  

Eine weitere Studie von Harten et al. (1997) befasste sich ebenfalls mit der klinisch 

bedeutenden Problematik der Frakturheilung, indem die Kallusbildung mittels SAM 

quantitativ durch Bestimmung der akustischen Impedanz und zusätzlich auch im 

zeitlichen Verlauf beurteilt wurde. Es wurde ein signifikanter Unterschied zwischen 

der akustischen Impedanz des Kallusgewebes nach intramembranöser und en-

chondraler Ossifikation festgestellt sowie ein deutlicher linearer Zusammenhang 

zwischen Anstieg der durchschnittlichen Impedanz des Kallus und der Wundhei-

lungszeit (Harten et al. 1997). Ähnliche Ergebnisse konnten an mandibulärem Kno-

chen von Hunden nach Knochendistraktion erhoben werden. Auch hier bestand eine 

enge Korrelation zwischen akustischer Impedanz und Konsolidierungszeit (Adolphs 

et al. 2005). 

Von ebenso bedeutender, auch klinischer Relevanz ist die Untersuchung von osteo-

porotischem Knochen, da diese häufige Krankheit ein deutliches Frakturrisiko in sich 

birgt. Hasegawa et al. stellten in ihrer Studie zu elastischen Eigenschaften von oste-

oporotischem Knochen (1995) überraschenderweise fest, dass die akustische 

Schallgeschwindigkeit nicht in osteoporotischem, sondern in gesundem prämeno-

pausalen Knochen am niedrigsten ist. Die höchsten Werte erreicht die Schallge-

schwindigkeit in postmenopausalem Knochen einer Vergleichsgruppe gleichen Al-

ters. Ebenso waren die dunklen Flächen niedriger akustischer Impedanz, also gerin-

gerer Dichte bzw. Elastizität, in gesundem prämenopausalen Knochen genauso groß 

wie in osteoporotischem Knochen und auch signifikant größer als in gesundem 

postmenopausalen Knochen, der deutlich mehr helle Bereiche höherer akustischer 

Impedanz entsprechend höhere Elastizität bzw. Dichte aufwies. Somit scheint die 

Messung der akustischen Impedanz kein wesentlicher Prognosefaktor für das Frak-

turrisiko zu sein (Hasegawa et al. 1995). 



20 

Es stellte sich auch die Frage, inwiefern die notwendige Kunststoffeinbettung des 

Knochens die elastomechanischen Eigenschaften desselben und somit die Messung 

der akustischen Impedanz beeinflusst. Zu diesem Zwecke verglichen Zimmerman et 

al. (1994) zum einen uneingebettetes Knochengewebe, zum anderen in Poly-

methylacrylat eingebettete Proben. Dabei stellte man fest, dass die Kunststoffeinbet-

tung zu signifikant höheren Werte bei der Messung der akustischen Impedanz im 

Vergleich zu normalem Knochen führt, wobei diese Differenz konstant war, sodass 

durch Kalibrierung des Messsystems auch von eingebettetem Knochen der reelle 

Wert der akustischen Impedanz und somit die elastomechanischen Eigenschaften 

korrekt ermittelt werden können (Zimmerman et al. 1994). 

Weiterhin wurde auch die Abhängigkeit der Grauwertdifferenzierung des Bildes vom 

Reflexionskoeffizienten des betrachteten Knochengewebes untersucht. In einer Stu-

die von Qin et al. (2004) konnte eine starke lineare Abhängigkeit zwischen der 

durchschnittlichen Helligkeit eines Ausschnittes des SAM-Bildes und dem entspre-

chenden mittleren Reflexionskoeffizienten des Knochengewebes nachgewiesen wer-

den. Somit kann von einer dunklen Region auf einen niedrigen Reflexionskoeffizien-

ten und auf geringe mittlere akustische Impedanz des betrachteten Knochengebietes 

geschlossen werden (Qin et al. 2004). 

 

Trotz der zahlreichen Untersuchungen und Überlegungen zur Charakterisierung  

elastomechanischer Eigenschaften von Knochen durch SAM konnte noch kein stan-

dardisiertes Verfahren zur Beurteilung von größeren Knochenbereichen etabliert 

werden. Zwar wurde von mehreren Autoren eine simultane Messung verschiedener 

standardisierter Prüfkörper einerseits und des Knochenpräparates andererseits ver-

sucht (Bumrerraj et al 2001, Weiss et al 1998, Shieh et al 1995, Zimmerman et al. 

1994). Eine nachträgliche Messung an bereits erstellten Bildern wurde allerdings 

noch nicht durchgeführt.  

Bislang wurden durch SAM nur einzelne Osteone bezüglich ihrer Reflektivität unter-

sucht, um davon auf das lokale elastomechanische Verhalten des Knochengewebes 

zu schließen (Qin et al. 2004, Eckardt et al. 2001, Katz et al. 1993). Eine quantitative 

Beurteilung von Knochenquerschnitten oder gar größeren „Knochensegmenten“ 

scheint derzeit aufgrund der Inhomogenität des Knochengewebes nicht möglich. Es 
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bestehen auch Hinweise darauf, dass von mikroskopischen Knochenstrukturen und 

deren biomechanischen Eigenschaften, die mit SAM ermittelt werden, nicht auf die 

Festigkeit des gesamten makroskopischen Knochens geschlossen werden kann  

(Eckardt et al. 2001). 

Der Schwerpunkt der Forschung liegt derzeit auf der Möglichkeit zur elastomechani-

schen Charakterisierung von Knochen durch SAM, sodass kaum Untersuchungen 

zur Validität von SAM als Bildgenerierungsmethode, auch nicht zum Zwecke von 

histomorphometrischen Messungen vorliegen. Wohl aus diesem Grunde existiert 

noch kein etabliertes, standardisiertes Verfahren zur Bilderzeugung (Qin et al. 2004, 

Klemenz et al.2003, Eckardt et al. 2001, Hasegawa et al. 1995, Hildebrand et al. 

1984). 

Wichtige Arbeitsschritte werden je nach Autor unterschiedlich ausgeführt. Dabei be-

einflussen zahlreiche Faktoren Verlauf und Größe des Ultraschallsignals, wodurch 

die Abbildung eines Präparates verfälscht werden kann. Mögliche Fehlerquellen be-

stehen bereits bei der Präparatherstellung, die zu Oberflächenartefakten, welche die 

akustischen Eigenschaften verändern, führen können (Bumrerraj et al. 2001). Auch 

das Kopplungsmedium beeinflusst die Bilderzeugung z.B. durch Dämpfung des 

Schalls, woraus eine Kontrastminderung resultiert, und stellt gleichzeitig eine Feh-

lerquelle dar, wie z.B. durch Schwebstoffe, welche Wellenverlauf und –amplitude 

verändern (Sharples et al. 2003) oder unterschiedliche Temperaturen des Kopp-

lungsmediums, woraus eine veränderte akustische Impedanz folgt (Eckardt et al. 

2001).  

Ein weiteres Problem stellt die Heterogenität des Knochengewebes insbesondere 

während der Wachstumsphase dar, sodass eine Unterscheidung zwischen neuem 

und kortikalem Knochen mit Problemen behaftet (Harten et al. 1997) und die An-

wendbarkeit der SAM dadurch erschwert sein kann. Darüber hinaus wird die Refle-

xion der Schallwelle bei anisotropen Materialien wie Knochen auch durch die struktu-

relle Ausrichtung des Gewebes an der Oberfläche bestimmt (Briggs 1992). 

 

Bisher wurde die Validität der Bildgenerierung und Abbildung durch SAM im Ver-

gleich zu einer konventionellen Methode zur histologischen Bildgenerierung wie der 

Mikroradiographie noch nicht überprüft, d.h. es wurde noch kein quantitativer Ver-
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gleich der morphologischen Darstellung unternommen. Es stellt sich die Frage, ob 

durch SAM Knochenstrukturen verlässlich strukturgleich abgebildet werden, inwie-

fern die Bildgebung von den bereits genannten Fehlerquellen sowie der Inhomogeni-

tät des Knochengewebes beeinflusst wird und somit die erstellten Bilder mit den 

durch etablierte Methoden erzeugten übereinstimmen. Diese Fragen zur Validität der 

Bildgebung mit SAM sind besonders von Interesse, da die Mikroradiographie auf-

grund der immer geringeren Verfügbarkeit der Photoplatten zukünftig kaum mehr 

angewendet werden kann. Aus diesem Grunde besteht ein Hauptanliegen in der E-

tablierung einer zumindest gleichwertigen Methode. 

1.3. Aufgabenstellung 

Das Ziel der Untersuchung bestand darin, die Anwendbarkeit von SAM zur Charak-

terisierung histomorphometrischer sowie biomechanischer Eigenschaften von neu 

gebildetem Knochen zu beurteilen. 

 

Zum einen sollte elaboriert werden, inwiefern SAM als Bildergenerierungsmethode 

zur qualitativen Darstellung und Beurteilung von Knochengewebe, insbesondere von 

neu gebildetem Knochen, bei osteologischen Fragestellungen angewendet werden 

kann. Dabei sollten die Möglichkeiten zur Optimierung der visuellen Hervorhebung 

verschiedener Knochenstrukturen herausgearbeitet werden, um insbesondere die 

Abgrenzbarkeit von neu gebildetem Knochen zu kortikalem Knochen zu verbessern. 

 

Den Schwerpunkt der Untersuchung stellte der Methodenvergleich zwischen der 

Scanning Acoustic Microscopy und der Mikroradiographie als Standardmethode zur 

histologischen Untersuchung von kalzifiziertem Knochengewebe dar. Die beiden 

Methoden sollten bezüglich Bildgenerierung und Histomorphometrie qualitativ und 

quantitativ miteinander verglichen werden. 

 

In einem weiteren Schritt sollte die Möglichkeit der Charakterisierung akustischer 

Eigenschaften von Knochengewebe mit SAM durch Grauwertanalyse an bereits er-



23 

stellten Bildern und ein daraus möglicher Rückschluss auf Dichte und Elastizität un-

tersucht werden, was eine nicht destruierende biomechanische Beurteilung von 

Knochen ermöglichen könnte. 



24 

2. Untersuchungsmaterial und Methoden 

2.1. Das Ultraschallmikroskop 

Scanning Acoustic Microscopy (SAM) stellt ein nicht invasives bildgebendes Verfah-

ren auf der Basis von Ultraschall dar, das ein vergleichbares Auflösungsvermögen 

wie die Lichtmikroskopie aufweist (Liu et al. 2004, Katz et al. 2003). Es bietet die 

Möglichkeit, mikroskopische Bilder hoher Qualität zu erzeugen und stellt eine viel 

versprechende Methode dar, nicht invasiv elastische Eigenschaften beurteilen zu 

können (Yu et al 1995). Dabei können nicht nur Informationen bezüglich der Ober-

fläche, sondern auch in begrenztem Maße über das Innere eines Präparates ge-

wonnen werden (Briggs 1992, Douglas 1978), wobei die mögliche Eindringtiefe etwa 

einer Wellenlänge des verwendeten Schalls entspricht (Yu et al. 1995).  

Das erste von Lemons und Quate entwickelte Ultraschallmikroskop arbeitete mit 

zwei konfokal angeordneten Linsen, wobei eine als Sender, die andere als Empfän-

ger der Signale dient und dazwischen das Präparat angebracht wird. Mit diesem 

Mikroskoptyp können nur sehr dünne Präparate mit einer akustischen Impedanz 

ähnlich der von Wasser untersucht werden. Außerdem ist die korrekte Anbringung 

zweier Linsen aufwändig und fehleranfällig. 
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Abb. 3: Linsengeometrie des Transmission Acoustic Microscope nach Yu et al. 
(1995) 

Mittlerweile findet meist nur noch das sogenannte Reflection-SAM Anwendung, bei 

dem eine Linse gleichzeitig sendet und empfängt. Dieser Typ erlaubt die Untersu-

chung von dickeren Schnitten sowie von Materialien mit hoher Impedanz. Weiterhin 

ist die Verwendung von nur einer Linse mit weniger technischen Schwierigkeiten 

behaftet (Yu et al. 1995). 

 



26 

 

Abb. 4: Schematischer Aufbau des Reflection-SAM nach YU et al. (1995) 

Auch in unserer Untersuchung wurde mit einem Reflection-Scanning Acoustic Mic-

roscope gearbeitet, sodass sich alle weiteren Beschreibungen auf diesen Typ bezie-

hen.  

2.1.1. Technische Geräteinformation 

In dieser Untersuchung wurde ein Scanning Acoustic Microscope vom Typ WINSAM 

100 (Krämer Scientific Instruments GmbH, Herborn, Germany) verwendet, bei dem 

durch spezielle Anfertigung der anwendbare Frequenzbereich von 1 bis 100 MHz auf 

200 MHz erweitert worden war. 
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Abb. 5: SAM WINSAM 100 (KSI, Herborn) mit 50 MHz-Linse 

Zur Untersuchung der transversalen Knochenschnitte wurde eine 50 MHz-Sonde mit 

einer Fokuslänge von 10 mm verwendet, mit der eine nominale laterale Auflösung 

von 30 µm bzw. von 1280 x 1024 pixel erreicht werden kann. Der maximal scanbare 

Bereich beträgt 300 x 300 mm². Die Scan-Geschwindigkeit schwankt je nach ver-

wendeten Einstellungen zwischen 8 und 1000 mm/s (Krämer Scientific Instruments 

GmbH 2003). Die Darstellung des Präparates auf dem Bildschirm erfolgt in bis zu 

256 Grauwerten. Das Echosignal wird vollkommen digitalisiert, sodass es durch das 

On-Screen Digital Oscilloscope als Oszillationen auf dem Monitor des Computers 

dargestellt wird und dazu synchron das entsprechende Bild zeilenförmig erstellt wird. 

Somit können direkt anhand des beobachteten Signals die Scan-Parameter verän-

dert werden. Das digitale Oszilloskop besitzt ein maximales Zeitfenster von 50 µs 

(Krämer Scientific Instruments GmbH 2003). 

2.1.2. Aufbau und Funktionsprinzip 

Im Folgenden sollen der allgemeine Aufbau und das Funktionsprinzip eines  

Reflection-SAM erläutert werden. 
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Abb. 6: Funktioneller Aufbau eines SAM 

 

2.1.2.1. Linse 

Das Kernstück des Ultraschallmikroskops stellt die akustische Linse aus Saphir 

(Al2O3) dar. Ihre Unterseite ist zur Fokussierung der Ultraschallwellen konkav ge-

formt, wobei der Krümmungsradius 3 mm beträgt. Die probenferne Seite ist flach 

und wird mit dem Transducer verbunden. Zwischen Saphirlinse und Kopplungsme-

dium besteht ein großer Impedanzunterschied, was eine hohe Reflexion der durch-

tretenden Schallwellen zur Folge hat. Um diese zu minimieren, wird die Saphirlinse 

mit Kalkglas beschichtet, wodurch eine bessere Impedanzanpassung von Saphir 

und Kalkglas bzw. Kalkglas und Wasser erzielt wird (Quate 1985). Zur Fokussierung 

wird die Linse motorgesteuert in z-Richtung senkrecht zur Präparatoberfläche be-

wegt. Die Linse sendet die Ultraschallwellen des Wandlers und empfängt gleichzeitig 

den reflektierten Schall. Während des Scan-Vorgangs bewegt sich die Linse mit 

Transducer mit Hilfe eines elektronisch gesteuerten Motors mäanderförmig in x- und 

y- Richtung über die Präparatoberfläche, um somit alle Punkte zu erfassen (Kessler 

et al. 2003). 

 



29 

2.1.2.2. Transducer und Signalverarbeitung 

leiter, dient der Linse als Sender des 

Schalls und gleichzeitig Empfänger des reflektierten Signals. Entsprechend der Lin-

wandelt und zur Linse leitet. Gleichzeitig  

nische Wellen sind, können sie nur materialgebunden 

Energie übertragen, eine Ausbreitung im Vakuum ist nicht möglich (Yu et al. 1995). 

t et al. 2001), soll das Kopplungsmedium von 

Der Transducer, ein piezoelektrischer Halb

se wird der zum Frequenzbereich passende Transducer ausgewählt. Im Bereich un-

ter 100 MHz besteht der Transducer aus Lithiumniobat, Quartz, Saphir oder Kera-

mik. Für Frequenzen darüber werden Kristalle aus Zinkoxid eingesetzt (Krämer 

Scientific Instruments GmbH 2003). 

Vom Transmitter fließen elektrische Wechselpulse zum Transducer, der diese in 

hochfrequente Ultraschallwellen um

empfängt der Transducer den reflektierten Schall von der Linse wieder, um ihn dann 

wiederum in ein elektrisches Signal zu transformieren, das von einem Verstärker 

aufgenommen wird. Synchron zum Scan-Vorgang wird das reflektierte Signal durch 

das On-Sreen Digital Oscilloscope vollkommen digitalisiert auf dem Monitor als Os-

zillation wiedergegeben. Dabei wird die Amplitude des elektrischen Signals als Funk-

tion der Laufzeit des Schalls dargestellt. Je länger die Laufzeit des reflektierten Sig-

nals, umso tiefer die Schicht, an der der Ultraschall im Präparat gebrochen wurde. 

Gleichzeitig wird das für jeden gescannten Bildpunkt gewonnene Echosignal ent-

sprechend seiner Amplitude auf dem angeschlossenen Monitor als spezifischer 

Grauwert bei einer Auflösung von bis zu 256 Grauwerten abgebildet. 

2.1.2.3. Kopplungsmedium 

Da Ultraschallwellen mecha

Zur Weiterleitung des Ultraschalls von der Linse auf das Präparat wurde für diese 

Untersuchung destilliertes Wasser von Zimmertemperatur als Kopplungsmedium 

verwendet. Dadurch wird der Unterschied der Impedanz verringert, woraus eine 

bessere Energieübertragung resultiert (Riede 2000). Durch die Impedanzanpassung 

wird die Bilderzeugung erst möglich. 

Da die Temperatur die Schallgeschwindigkeit beeinflusst und somit zu unterschiedli-

chen Messergebnissen führt (Eckard
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konstanter Temperatur sein. Je niedriger die Temperatur, umso geringer sind 

Schallgeschwindigkeit und Wellenlänge, woraus eine höhere Auflösung resultiert (Yu 

et al. 1995). 

2.1.3. Bildgenerierung 

ng Acoustic Microscopy beruht auf der Verwendung hochfre-

quenten Ultraschalls. 

 Linse das Mikroskop und treffen auf das im Kopplungsmedi-

rats gebrochen, da sich dort die 

Das Prinzip der Scanni

Wie bereits erläutert, verlassen die vom Transducer generierten hochfrequenten 

Schallwellen durch die

um liegende Präparat, um teils direkt an der Oberfläche gebrochen und reflektiert zu 

werden. Die Linse leitet das Echosignal zurück zum Transducer, der dieses wieder 

in ein elektrisches Signal umwandelt (Kessler et al. 2003, Katz et al. 1993, Lemons 

et al. 1974). Das restliche Signal dringt je nach verwendeter Frequenz in das Präpa-

rat ein, um dort an Grenzflächen, an denen sich die Dichte und Elastizität des Mate-

rials ändern, wiederum gebrochen und reflektiert zu werden (Kessler et al. 2003). 

Dabei entspricht die Eindringtiefe in etwa einer Wellenlänge des verwendeten Ultra-

schalls (Yu et al. 1995). Normalerweise werden 70% bis 90% des Ultraschalls an der 

ersten Grenzfläche reflektiert, sodass die nachfolgenden Signale nur noch schwach 

sind (Krämer Scientific Instruments GmbH 2003).  

Wird homogenes Material wie Glas oder Silikon untersucht, so wird der Ultraschall 

nur an der Oberfläche und Unterseite des Präpa

Dichte zum angrenzenden Medium ändern. Somit entstehen entsprechend zwei digi-

talisierte Echosignale auf dem Oszilloskop. 
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Abb. 7: Ultraschallsignal bei homogener Probe 

Liegt innerhalb der Probe aber ein Defekt vor wie ein Frakturriss oder eingeschlos-

sene Luft, so werden die Schallwellen an dieser Grenzfläche gebrochen. Kleinste 

Defekte können dadurch nachgewiesen werden (Kessler et al. 2003). 

 

Abb. 8: Ultraschallsignal bei vorliegendem Defekt 

Die Intensität jedes elektronischen Eingangssignals, die sich in der Größe der Ampli-

er 

 

tude widerspiegelt, wird durch einen entsprechenden Grauwert im Bild dargestellt. 

Bei der Untersuchung von inhomogenem Material wie Knochen durchdringt d

Schall ständig Grenzflächen, an denen sich die Dichte und Elastizität ändern, sodass 

auf diese Art Information von unter der Oberfläche liegenden Schichten gewonnen 
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werden kann. Werden Oberflächen untersucht, so spiegelt das entstandene Bild das 

unterschiedliche akustische Reflexionsverhalten der verschiedenen im Fokus lie-

genden Punkte wider (Katz et al. 1993). Bei anisotropen Materialien besteht zusätz-

lich eine Abhängigkeit des entstehenden akustischen Signals und folglich der Bild-

generierung von der strukturellen Ausrichtung des Materials an der Oberfläche und 

der Ausbreitung der Wellen im Inneren des Präparates (Briggs 1992). 

 

Wie aber lässt sich dieses Reflexionsverhalten eines Materials beschreiben?  

nzen-Die Amplitude des Echosignals wird von der Dichte der beiden aneinander gre

den Bereiche, wie z.B. Wasser und Knochen, an denen das Signal gebrochen wird 

sowie von der Schallgeschwindigkeit im jeweiligen Material bestimmt (Kessler et al. 

2003). Letztere steht wiederum im direkten Zusammenhang mit dem Elastizitätskoef-

fizienten. Diese Größen bestimmen die akustische Impedanz z  eines Materials:  

 

2
1

)( Cvz ∗=∗= σσ   =σ Dichte 

Schallgeschwindigkeit =ν

=C Elastizitätskoeffizient 

 

us der akustischen Impedanz, die also durch die physikalischen Eigenschaften ei-A

nes Materials bestimmt wird, lässt sich nun der Reflexionskoeffizient R  berechnen, 

der direkt proportional zur Amplitude des reflektierten Signals ist (Kessler et al. 2003, 

Hasegawa et al. 1995). Bewegt sich nun eine Ultraschallwelle aus dem Medium 1 

mit der Dichte 1σ  sowie der akustischen Impedanz 1z  in ein angrenzendes Medium 

2 mit der Dichte 2 σ  und der akustischen Impedanz 2 , dann gilt unter der Voraus-

setzung eines senkrechten Strahlenganges: 

 

z

12

12

zz
zz

R
+
−

=     =1z Akustische Impedanz Kopplungsmedium 

     =2z Akustische Impedanz Präparat 
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Der Reflexionskoeffizient wird also über die akustische Impedanz eines Materials 

durch dessen elastomechanische Eigenschaften bestimmt, wobei eine Abhängigkeit 

zweiten Grades zwischen Elastizitätskoeffizient C   und Reflexionskoef-

fizient 

)*( 2vC σ=

R  nachgewiesen werden konnte (Zimmerman et al. 1994). 

 

 

Abb. 9: Abhängigkeit zweiten Grades des Reflexionskoeffizienten R  vom Elasti-
zitätskoeffizient C nach Zimmerman et al. (1994) 

Da die Intensität des reflektierten Signals, die durch die Amplitude wiedergegeben 

wird, den Grauwert der Abbildung bestimmt und wiederum eine Proportionalität zwi-

schen Reflexionskoeffizient und Amplitude besteht (Yu et al. 1995), lässt sich ein 

Zusammenhang zwischen Reflexionskoeffizient und jeweiliger Grauwertstufe zeigen, 

der linear ist (Hirsekorn et al. 1995). Damit bestimmt der Reflexionskoeffizient den 

Kontrast des Bildes. 
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Abb. 10: Abhängigkeit der Grauwertdifferenzierung vom Reflexionskoeffizienten 
nach Hirsekorn et al. (1995) 

Dabei entsprechen Unterschiede der Graustufen veränderten lokalen Materialeigen-

schaften, nämlich Dichte und Elastizität. Allerdings zeigen sich auch bei konstanter 

Dichte verschiedene lokale Grauwerte, was auf unterschiedliche elastische Eigen-

schaften zurückzuführen ist, also der strukturellen Ausrichtung der Kristalle oder Ko-

häsionskräfte (Katz et al. 1993). Ein helleres (dunkleres) Bild bedeutet dabei eine 

höhere (niedrigere) akustische Impedanz, also höhere (geringere) Dichte bzw. Elas-

tizität des untersuchten Materials, vorausgesetzt die Impedanz des Kopplungsmedi-

ums bleibt konstant (Andersen et al. 2003, Hasegawa et al. 1995). Der Kontrast wird 

also durch verschiedene physikalische Eigenschaften - wie Dichte und Elastizität - 

an der Oberfläche sowie im Inneren bestimmt (Yu et al. 1995, Hirsekorn et al. 1994). 

Änderungen der elastischen Eigenschaften werden somit in einem akustischen Bild 

dargestellt, die mittels eines optischen Systems nicht erfassbar sind (Yu et al. 1995, 

Quate 1985, Johnston et al. 1979). Dadurch, dass der Schall auch in tiefere Schich-

ten des Präparates eindringt und nicht invasiv Information aus dem Inneren liefert 

(Kessler et al. 2003), kann auch ein dreidimensionales Bild der Probe erstellt wer-

den. 

 



35 

Das Kraemer WinSAM 100 ist zum einen – wie in dieser Untersuchung – mit einem 

50 MHz-Transducer anwendbar (nominale laterale Auflösung = 30 µm), der im Puls 

Modus betrieben wird, sowie auch mit einem 200 MHz-Transducer auf der Basis des 

so genannten Burst Modus (nominale laterale Auflösung = 7,5 µm).  

Beim Puls Modus, bei dem die Linse jeweils einen einzigen, genau definierten Puls 

der gegebenen Frequenz sendet, können die gesendeten und reflektierten Signale 

zeitlich voneinander durch ein elektronisches Zeitfenster getrennt werden. Im Fre-

quenzbereich dieses Modus werden Information über die Oberfläche, aber auch  

über das Innere eines Präparates gewonnen (Katz et al. 1993). Die Eindringtiefe in 

Knochengewebe (σ ≈ 1700 kg/m³) der in dieser Untersuchung verwendeten 50 MHz-

Sonde beträgt etwa 80 µm bei einer Schallgeschwindigkeit von etwa 4000 m/s und 

einer lateralen Auflösung von 40 µm (Weiss et al. 1998, Harten et al. 1997). 

Demgegenüber erhält man mittels des Burst Modus Bilder von viel höherer Auflö-

sung, sodass bei Verwendung der 200 MHz-Sonde einzelne Osteone mit einer Auf-

lösung bis zu 5 µm dargestellt werden können. Dabei werden vom Transducer akus-

tische Wellen bestehend aus sinusoidalen Zyklen der gegebenen Frequenz ausge-

sendet (Katz et al. 1993). 

 

Im Allgemeinen verwendet man Frequenzen über 100 MHz zur Untersuchung von 

Oberflächenstrukturen, wohingegen geringere Frequenzen die Möglichkeit bieten, 

unter der Oberfläche liegende Bereiche zu beurteilen (Krämer Scientific Instruments 

GmbH 2003). 

2.2. Probengewinnung 

2.2.1. Tierversuche 

Die histologischen Präparate, die dieser Arbeit zu Grunde liegen, entstammen einer 

vorausgegangenen Untersuchung zur Beurteilung der Knochenneubildung und Kno-

chendefektheilung nach Anwendung von Osteogenic Protein-1 (= BMP 7) im 

langstreckigen Segmentdefektmodell der Schafstibia (Regauer et al. 2005). 
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In dieser Studie wurden 21 weibliche, ausgewachsene Merinoschafe im Alter von 3 

bis 5 Jahren und einem mittleren Körpergewicht von 63 ± 6,1 kg als Versuchstiere 

verwendet (Tier-Identifizierungsnummern [= Tier-Ident.] siehe Anhang). Als standar-

disiertes Problemdefektmodell diente ein segmentaler 5 cm langer Defekt der linken 

Tibiadiaphyse mit einem mittleren Volumen von 20 ml, der durch Tibiamarknagelung 

mit einer beabsichtigten Rotationsinstabilität von etwa 10º versorgt und gemäß der 

Gruppeneinteilung mit verschiedenen Implantaten aufgefüllt wurde. 

 

Versuchsgruppe 1 2 3 4 5 
Implantat OP-1 +  OP-1 + AS IDKM IDKM + 

  IDKM IDKM +     AKM 
    AKM       

 

Tabelle 1: Versuchsgruppeneinteilung nach Regauer et al. (2005) 
 
OP-1 = Osteogenic Protein-1, je 5mg  
IDKM = Inaktivierte, demineralisierte Knochenmatrix  
AS = Autogene Spongiosa  
AKM = Autogenes Knochenmark 

Dabei stellte der rekombinant hergestellte Wachstumsfaktor Osteogenic Protein-1 

(OP-1) die Testsubstanz dar, die inaktivierte, demineralisierte Knochenmatrix die 

Trägersubstanz. Die Defektauffüllung mit autogener Spongiosa diente als Standard-

vergleich. Bei Versuchsende nach 12 Wochen wurden nach Euthanasie der Tiere 

beide Tibiae entnommen und bei - 70º C tiefgefroren, was die mechanischen Eigen-

schaften des Knochens nicht beeinflusst (Ashman et al. 1984). 

 

Folgende Untersuchungen wurden im Rahmen dieses Tierversuches durchgeführt: 

- Röntgenverlaufskontrolle im zweiwöchigen Abstand 

- 3D-CD Volumetrie 

- Biomechanische Untersuchung (4-Punkt-Biegeversuch) 

- Unentkalkte Knochenhistologie 

- Mikroradiographie 

- Fluoreszenzmikroskopie 
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2.2.2. Erstellung der histologischen Präparate 

Das Herstellungsverfahren der histologischen Präparate en detail ist in Regauer et 

al. (2005) aufgeführt. Hier soll nur auf die wesentlichen Schritte eingegangen wer-

den. Nach mehrmaliger Entfettung sowie Entwässerung der Knochensegmente er-

folgte die Einbettung in monomeres Methylmethacrylat. Es wurde gezeigt, dass aus 

der Einbettung zwar ein signifikanter, jedoch konstanter Anstieg der gemessenen 

Werte der akustischen Impedanz resultiert (Zimmerman et al.1994). 

Anschließend wurden horizontale Schnitte von 500 µm Dicke für die Mikroradiogra-

phie und SAM (WINSAM 100) angefertigt, wobei insgesamt fünf transversale 

Schnittebenen durch den Knochen festgelegt wurden: die proximale und distale De-

fektkante sowie die dazwischen liegenden Viertelpunkte. 

 

Abb. 11: Schnittschema der Schafstibia nach Regauer et al. (2005) 

2.2.3 Bearbeitung für die Ultraschallmikroskopie 

Für die Ultraschallmikroskopie wurden nur Knochenpräparate der Versuchsgruppen 

1, 2 und 3 verwendet, da aufgrund der Implantate der anderen beiden Gruppen dort 

kaum Knochenneubildung erfolgt war (Regauer et al. 2005). Wegen des hohen zeit-

lichen Aufwandes zur Präparatherstellung für SAM wurden als repräsentative Schnit-

te die Ebenen 1 (proximale Defektkante), 3 (Defektmitte) und 5 (distale Defektkante) 

gewählt. 



38 

Die Knochenschnitte (n = 42) wurden mittels eines lichthärtenden Methymethacrylat-

Präzisionsklebers (Technovit 7210 VLC, Fa. EXAKT Apparatebau, Worheim) auf 

Objektträger geklebt, um dann die Präparatoberfläche mit einem rotierenden Mikro-

schleifsystem (Typ 400 CS, Fa. EXAKT Apparatebau, Norderstedt) zu bearbeiten 

und glatt zu polieren. Dabei wurde Schleifpapier (Fa. Hermes, Hamburg) mit einer 

aufsteigenden Körnung (800 – 1000 – 4000) verwendet. 

 

 

Abb. 12: Mikroschleifgerät 400 CS (Fa. EXAKT Apparatebau, Norderstedt) 

Es wurden zwischen 120 und 240 µm abgetragen, wobei der Erfolg des Schleifens 

und Polierens an der Oberflächenbeschaffenheit, die möglichst eben und glatt sein 

musste, gemessen wurde. Das exakte Polieren der Proben ist von hoher Relevanz, 

da die Anwendung von SAM eine vollkommen ebene und glatte Oberfläche der Prä-

parate erfordert. Schon kleinste Kratzer oder Unebenheiten können den Energiefluss 

der Schallwellen beeinflussen und führen zu Artefakten auf dem akustischen Bild 

(Riede 2000, Shieh et al. 1995). Deshalb erfordert die Erstellung der Präparate für 

die Ultraschallmikroskopie große Sorgfalt. 
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Abb. 13: Präparierter Knochenschnitt für SAM 

 

2.3. Mikroradiographie (MR) 

Die genaue Erstellung der Mikroradiographien wird in Regauer et al. (2005) be-

schrieben.  

Zu diesem Zwecke wurden von den 500 µm dicken histologischen Schnitten mittels 

eines Faxitron Mikrofocus X-Ray-Systems (Fa. Hewlett-Packard, Californien, USA) 

auf hochauflösenden Fotoplatten (Fa. IMTEC, Californien, USA) Mikroradiographien 

erstellt (0,18 x 0,18 mm² pixel, Faxitron X-Ray Cooperation, Illinois). Bei Betrachtung 

unter einem Makroskop (Typ M 420, Fa. Wild, Deutschland) wurden die Bilder über 

eine Videokamera (3 CCD Colour-View-Camera, Fa. Sony) mittels einer Grafikkarte 

in einem Computer gespeichert und maßstabsgetreu mit Hilfe einer Bildanalyse-

Software (Kontron KS 400, Windows-NT-basiert, Fa. Zeiss) vermessen. Nach Unter-

teilung der Knochenquerschnitte in Quadranten wurde neben verschiedenen Werten 
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auch der für die vorliegende Arbeit relevante Parameter der Gesamtfläche des neu 

gebildeten Knochens ermittelt.  

2.4. Scanning Acoustic Microscopy (SAM) 

2.4.1. Erstellung der akustischen Bilder 

Die für die Ultraschallmikroskopie erstellten 500 µm dicken, polierten Knochenquer-

schnitte (n = 42) wurden nach Einfüllung geringer Mengen destillierten Wassers auf 

den Boden eines quadratischen Plexiglasbehälters (15 x 15 cm²) mit der zu untersu-

chenden Fläche linsenwärts gelegt und durch Adhäsionskräfte fixiert. Diese Methode 

hat gegenüber der von manchen Autoren verwendeten Technik des Festklebens des 

Präparates mit Klebestreifen (Riede 2000) den Vorteil, dass kein Klebstoffreste zu-

rückbleibt oder sich im Kopplungsmedium lösen kann, der dann den Strahlengang 

des Ultraschalls und somit das Bild verfälschen könnte. Allerdings erfordert dies 

große Vorsicht, da das Präparat sich beim Scan-Vorgang leichter vom Untergrund 

lösen kann. 

Um Artefaktbildung durch Luftbläschen an der Unterseite der Linse, die beim Eintau-

chen der Linse in das Kopplungsmedium entstehen können, zu verhindern, werden 

diese vorsichtig mit einem feinen Haarpinsel entfernt. 

Die Linse wird senkrecht zur Probe (= z-Achse) bewegt, bis die Präparatoberfläche 

sich im Fokus der Linse befindet. Dies ist der Fall, wenn die erste Amplitude des 

empfangenen Signals, welche der Oberflächenreflexion entspricht, sich im Bereich 

des eingestellten Autofokusbereiches befindet. Der Fokusabstand der Linse beträgt 

10 mm. Die Intensität des empfangenen Signals wird am Monitor als Amplitude in 

Abhängigkeit von der Laufzeit des reflektierten Schalls registriert. 

Nach einem Prescan, der ein grobes Bild zur Orientierung erstellt, wird durch Verän-

derung verschiedener Parameter ein optimales Bild erzeugt. Dabei kann bei der 

verwendeten Schallenergie zwischen High- (= 60 dB) und Low- (= 30 dB) Energy 

gewählt werden, die Feineinstellung erfolgt in 1 dB-Schritten. Durch Markierung ei-

nes „Data-Gates“ auf der x-Achse der Oszillationen wird das Zeitfenster des reflek-
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tierten Schalls festgelegt, der von Interesse ist und gescannt werden soll. Dadurch 

wird die zu erfassende Ebene und die Tiefe derselben im Präparat begrenzt. Signale 

mit kürzerer oder längerer Laufzeit, also aus darüber oder darunter liegende Berei-

che, werden ausgeschlossen. Je schmäler das gesetzte Gate gewählt wird, umso 

dünner ist die jeweils gescannte Schicht im Präparat. Würde man kein Data-Gate 

festlegen, so würden alle reflektierten Ultraschallwellen gescannt werden, woraus 

eine undifferenzierte Abbildung in einer Graustufe resultiert.  

Für diese Untersuchung wurden nur die Amplituden des ersten Echosignals, das 

dem Oberflächensignal entspricht, in das Data-Gate einbezogen. 

 

Weiterhin können Auflösung, Scan-Geschwindigkeit und Größe des zu scannenden 

Bereichs des Knochenquerschnitts verändert werden. Dabei soll eine möglichst gute 

Visualisierung und Differenzierbarkeit von kortikalem und neu gebildetem Knochen 

erreicht werden. Es wurde der gesamte Knochenquerschnitt gescannt, um ein der 

Mikroradiographie möglichst ähnliches Bild zu erzeugen.  

Nach dem Prescan und Optimierung der Scan-Parameter erfolgt der eigentliche 

Scan-Vorgang, der je nach verwendeten Einstellungen bis zu drei Stunden in An-

spruch nimmt, sowie die darauf folgende Anbringung einer Eichstrecke innerhalb der 

Abbildung.  

Bei diesem so genannten C-Scan bleibt die z-Position der Linse konstant, während 

sie sich in x- und y-Richtung mäanderförmig über die Präparatoberfläche bewegt. 

Die Linse sendet und empfängt während dieses Vorgangs gleichzeitig, wobei die 

Intensität des reflektierten Echosignals durch die Größe der am Monitor dargestell-

ten Amplitude wiedergegeben wird. Die den elastomechanischen Eigenschaften ent-

sprechenden Signalamplituden der reflektierten Wellen werden für jeden im Fokus 

liegenden Punkt der Probe in einem Messfenster aufgezeichnet. Dadurch erhält man 

für jeden gescannten Punkt des Knochenschnittes einen Datenwert für die histo-

morphologische Darstellung - basierend auf den elastomechanischen Eigenschaften 

- auf dem Monitor. 

Zur genauen Bildentstehung vgl.: 1.3 Bildgebung. 
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2.4.2. SAM als Bilderzeugungsmethode: Qualitative Darstellung von Knochen 

Zunächst wurden die Anwendungsmöglichkeiten von SAM als Bilderzeugungsme-

thode bei osteologischen Fragestellungen allgemein untersucht. 

Es sollte elaboriert werden, inwiefern durch Veränderung verschiedener Scan-

Parameter (Energie, Auflösung etc.) sich die qualitative Darstellung des Knochen-

querschnittes sowie einzelner Knochenstrukturen verändert und welche Möglichkei-

ten zur Optimierung der visuellen Darstellung und akzentuierten Hervorhebung ver-

schiedener Knochenstrukturen bestehen, um insbesondere die Abgrenzbarkeit von 

neu gebildetem Knochen zu kortikalem Knochen zu verbessern. 

2.4.3. Methodenvergleich SAM versus MR 

Im qualitativen wie quantitativen Vergleich der beiden Methoden SAM und MR war 

insbesondere von Interesse, ob durch SAM eine strukturgleiche Darstellung der kor-

respondierenden Knochenflächen im Vergleich zur etablierten Methode möglich sei. 

Somit sollte die Validität der Ultraschallmikroskopie als Bilderzeugungsmethode ü-

berprüft werden. 

2.4.3.1. Qualitativer Vergleich 

Die beiden Methoden SAM und MR wurden bezüglich der Bildgebung qualitativ ver-

glichen, indem die Abgrenzbarkeit verschiedener Knochenstrukturen, insbesondere 

der Kortikalis von neu gebildetem Knochen, die Bildschärfe, die Auflösung sowie der 

Kontrast beurteilt wurden. Diese Kriterien sollten anhand von Übersichtsbildern der 

transversalen Knochenschnitte sowie von Ausschnittsvergrößerungen untersucht 

werden. 

Darüber hinaus sollten mögliche Abbildungsvorteile des SAM erarbeitet werden. 
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2.4.3.2. Quantitativer Vergleich 

Weiterhin sollten SAM und MR als Bilderzeugungsmethoden zur quantitativen 

histomorphometrischen Beurteilung von Knochengewebe verglichen werden. Dafür 

wurden die ermittelten Werte der neu gebildeten Knochenfläche auf den jeweiligen 

durch die beiden Methoden generierten Abbildungen korrespondierender Knochen-

querschnitte gegenübergestellt. 

Auf den mittels SAM abgebildeten transversalen Knochenquerschnitten erfolgte die 

Vermessung der neu gebildeten Knochenfläche im freehand-modus durch Umfahren 

derselben mit der Computer-Mouse, wobei die Werte durch eine Bildanalyse-

Software (Kontron KS 400, Windows-NT-basiert, Fa. Zeiss) erhoben wurden. 

 

 

Abb. 14: Begrenzung des kortikalen Knochengewebes auf SAM-Bild  
(Gruppe 2, Ebene 1, Tier-Ident. 10) 

Zur Bestätigung der Validität der Messungen der neu gebildeten Knochenflächen 

wurde der persönliche Messfehler ermittelt, indem die neu gebildete Knochenfläche 

einer Abbildung zwölfmal an drei verschiedenen Tagen umfahren und gemessen 
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wurde, um Mittelwert und Standardabweichung zu berechnen. Die anschließende 

Messung jedes Schnittes wurde dreimal durchgeführt und ein Mittelwert gebildet, um 

den Messfehler möglichst klein zu halten.  

Die Größe der neu gebildeten Knochenflächen der MR-Bilder wurde auf die gleiche 

Weise im Rahmen der vorausgehenden Arbeit von Regauer et al. (2005) erhoben. 

Im Folgenden wurden die Werte der SAM-Bilder mit denen der MR-Bilder der ent-

sprechenden Knochenquerschnitte verglichen, wobei insgesamt 40 Paare gegen-

übergestellt wurden. Zwei Paare mussten aufgrund Beschädigung während der Prä-

paration ausgeschlossen werden.  

2.4.4. Beurteilung der elastomechanischen Eigenschaften von Knochengewebe 

Zuletzt war die Möglichkeit einer Beurteilung der elastomechanischen Eigenschaften 

bzw. der Festigkeit von Knochengewebe durch eine Grauwertanalyse anhand be-

reits erstellter Bilder von Interesse. 

Dabei stellte sich die Frage, ob eine Beurteilung des neu gebildeten Knochens in 

Bezug zur Kortikalis möglich wäre, indem die Grauwerte dieser Strukturen verglichen 

werden und so eine relative Aussage über die elastomechanischen Eigenschaften 

machbar wäre. Davon ausgehend, dass die elastomechanischen Eigenschaften, die 

durch Dichte und Elastizität bestimmt werden, das Reflexionsverhalten und den dar-

aus resultierenden jeweiligen Grauwert des im Fokus liegenden Punktes bestimmen, 

könnte wiederum über eine Grauwertbestimmung ein Rückschluss auf die mechani-

schen Eigenschaften möglich sein. Ebenso könnte über das Verhältnis der Grauwer-

te verschiedener Strukturen innerhalb eines Präparates zueinander eine relative 

Aussage bezüglich dieser Eigenschaften einer Knochenstruktur zur anderen ge-

macht werden. Das Verhältnis der Grauwerte verschiedener Bereiche eines identi-

schen Knochenschnittes müsste dabei aber auch unabhängig von den Scan-

Parametern immer konstant sein, falls die Grauwertdifferenzierung nur von den me-

chanischen Eigenschaften abhinge. 

Um den Ansatz dieser Hypothese zu untersuchen wurden von einem Präparat zwei 

Abbildungen unter Verwendung unterschiedlich hoher Energiestufen bei sonst kon-

stanten Scan-Parametern erstellt. Anschließend wurden nach dem Zufallsprinzip 
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jeweils 20 Punkte aus neu gebildetem und kortikalem Knochen ausgewählt, die mitt-

leren Grauwerten für jeden Bereich ermittelt und der Quotient aus mittlerem Grau-

wert von neu gebildetem Knochen und mittlerem Grauwert aus kortikalem Knochen 

für jede Abbildung gebildet und verglichen. 

2.5. Statistische Analyse 

Die statistische Analyse erfolgte mit Hilfe der Software Microsoft Office Excel 2003, 

StatView for Windows sowie SPSS 12.0 und beinhaltete eine deskriptive statistische 

Auswertung (arithmetischer Mittelwert, Standardabweichung, Korrelationskoeffizien-

ten) sowie den T-Test für verbundene Stichproben mit einem Konfidenzintervall von 

5 %, um die statistische Signifikanz der Differenzen der Wertepaare der durch SAM 

und MR ermittelten Flächen zu bestimmen (StatView for Windows, Version 5.0.1 

SAS Institute inc.). Die Korrelation zwischen SAM- und MR-Werten verschiedener 

Schnittebenen sowie deren Verhältnis zueinander wurde mittels linearer Regressi-

onsanalyse beurteilt (Pearson Korrelationskoeffizient und Present Standard Error Of 

Estimate = %SEE). Die Signifikanz des Korrelationskoeffizienten wurde durch die 

Fischer Z-Transfomation bestimmt. Zuletzt wurde die einfaktorielle Varianzanalyse 

(ANOVA) durchgeführt. Die Analyse erfolgte zunächst für die einzelnen Versuch-

gruppen (Gruppe 1, Gruppe 2 und Gruppe 3) und anschließend für die Gesamtheit 

der Werte (n = 40). 
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3. Ergebnisse 

Insgesamt wurden 40 Präparate mit einem durchschnittlichen Durchmesser von  

350 µm durch quantitative SAM und in einer vorausgehenden Studie durch MR ab-

gebildet und untersucht. 

3.1. SAM als Bilderzeugungsmethode: Qualitative Darstellung von 
Knochengewebe 

Bei der Untersuchung der Anwendbarkeit von SAM zur Knochendarstellung bei 

osteologischen Fragestellungen zeigte sich, dass durch Veränderung der Scan-

Parameter am SAM verschiedene Strukturen des Präparates hervorgehoben und 

besser visualisiert werden können, da die differenzierte Darstellung von kortikalem 

und neu gebildetem Knochen nicht nur auf strukturelle Unterschiede, sondern auch 

auf das unterschiedliche akustische Verhalten der beiden Knochenbereiche zurück-

zuführen ist. Durch Optimierung verschiedener Parameter konnte eine verbesserte 

Differenzierbarkeit und Abgrenzbarkeit von neu gebildetem zu kortikalem Knochen 

erzielt werden. 

Bei Anwendung von hoher Energie (= 60 dB) ließ sich im Vergleich zur niedrigeren 

Energiestufe (= 30 dB) eine bessere Darstellung des kortikalen Knochens mit insge-

samt deutlicher Abgrenzbarkeit zum neu gebildeten Gewebe erzielen. Dagegen wur-

den in dem durch 30 dB erzeugten Bild der gesamte Knochenquerschnitt wie auch 

einzelne Strukturen schärfer, differenzierter und kontrastreicher abgebildet, die Kor-

tikalis war aber schwerer abgrenzbar. Selbst bei Veränderung der verwendeten E-

nergie in 1 dB-Schritten zeigte sich das gleiche Verhältnis: kontrastreichere, diffe-

renziertere Darstellung durch Verminderung, bessere Abgrenzbarkeit von kortikalem 

und neu gebildetem Knochen durch Erhöhung der Energie. 
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Abb. 15: Abbildung eines Knochenquerschnittes (Gruppe 3; Ebene 5, Tier-Ident. 
462) mit A: High Energy (= 60 dB) und B: Low Energy (=30 dB) 

(1: Neu gebildeter Knochen; 2: Kortikaler Knochen) 

Defokussiert man von der Oberfläche, sodass die Fokusebene unterhalb der Ober-

fläche zu liegen kommt, gewinnt man ein kontrastreicheres Bild (Yu et al. 1995). 

 

 

Abb. 16: Kontrastreichere Darstellung durch Defokussierung (Low Energy, Grup-
pe 2, Ebene 5, Tier-Ident. 430) 
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Die Knochenschnitte wurden zwischen 4- und 16-fach optisch vergrößert. Weiterhin 

zeigte sich, dass die gewählte Auflösung für histomorphometrische Messungen in-

nerhalb gewisser Grenzen die ermittelten Werte wenig beeinflusst. So betrug bei 16-

facher Vergrößerung der Mittelwert der neu gebildeten Knochenfläche nach zehnma-

liger Messung 26,28 mm², bei 4-facher Vergrößerung 26,04 mm². 

3.2. Methodenvergleich SAM versus MR 

Insgesamt wurden von 42 Knochenschnitten aus der Schafstibia mit einem mittleren 

Durchmesser von 350 µm Mikroradiographie- und SAM-Bilder erstellt. Zwei Paare 

mussten aufgrund Beschädigung der Proben bei der Präparation (1 Mikroradiogra-

phie und 1 SAM-Bild) von der Untersuchung ausgeschlossen werden. 

3.2.1. Qualitativer Vergleich 

Im qualitativen Vergleich erlaubten beide Methoden bei den Präparaten der proxima-

len bzw. distalen Bereiche des früheren Defekts eine gute Abgrenzbarkeit des neu 

gebildeten vom kortikalen Knochen. 
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Abb. 17: Qualitativer Vergleich von SAM (links) und MR (rechts) mit Umrandung 
des kortikalen Knochens (Gruppe 3, Ebene 5, Tier-Ident. 462) 

 

Abb. 18: Qualitativer Vergleich SAM (links) und MR (rechts) (Gruppe 3, Ebene 1, 
Tier-Ident. 420) 

In der Mikroradiographie konnte in der Bildgebung der neu gebildete vom kortikalen 

Knochen durch strukturelle Unterschiede abgegrenzt werden. Dagegen tragen bei 
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SAM zusätzlich noch die akustischen Eigenschaften, welche die entsprechenden 

Grauwerte und somit auch den Kontrast bestimmen, zu einer differenzierteren Dar-

stellung dieser beiden Bereiche von veränderter Qualität bei. 

Die durch die beiden Methoden generierten Übersichtsbilder der Knochenquerschnit-

te zeigten eine vergleichbare Auflösung und Bildschärfe. Die MR ermöglichte zwar 

eine kontrastreichere Abbildung, sodass kortikaler von neu gebildetem Knochen oft 

leichter zu unterscheiden und der Knochen zur Umgebung bzw. zu Freiräumen in-

nerhalb des Gewebes leichter abgrenzbar war als bei den SAM-Bildern. Insgesamt 

aber erlaubte SAM aufgrund der sehr differenzierten Grauwertdarstellung gemäß der 

akustischen bzw. elastomechanischen Eigenschaften des Knochengewebes eine 

deutlich differenziertere Darstellung des Knochenquerschnitts. Einzelne Gewebe-

strukturen erschienen plastischer und konnten besser visualisiert werden. 

Bei Ausschnittsvergrößerungen konnte mit SAM eine höhere Auflösung als mit MR 

erreicht werden, woraus eine schärfere und besser aufgelöste Abbildung des Kno-

chengewebes resultierte, sodass sich sogar einzelne Osteone erkennen ließen.  

 

 

Abb. 19: Markierung korrespondierender Ausschnitte in SAM- (links) und MR- 
(rechts) Bildern und Vergrößerung derselben: höhere Auflösung mit Dar-

stellung einzelner Osteone im SAM-Bild (Gruppe 1, Ebene 1,  
Tier-Ident. 403) 



51 

Weiterhin ermöglichte SAM eine farbliche Nachbearbeitung der erzeugten Bilder und 

Coloration gemäß der entsprechenden Graustufen, wodurch einzelne Strukturen 

hervorgehoben werden können. Daraus resultierte wiederum eine bessere Abgrenz-

barkeit von kortikalem zu neu gebildeten Knochen im Vergleich zu den MR-Bildern. 

 

 

Abb. 20: Vergleich SAM (links) und MR (rechts): akzentuierte Hervorhebung von 
Knochenstrukturen durch farbliche Nachbearbeitung bei SAM möglich 

(Gruppe 3, Ebene 5, Tier-Ident. 462) 

Darüber hinaus lassen sich durch die Ultraschallmikroskopie neben Knochen auch 

Weichteile darstellen, sodass die Lage des Knochengewebes zu Weichteilstrukturen 

beurteilt werden kann. Dies ist durch Mikroradiographie alleine nicht möglich. 
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Abb. 21: Darstellung von Knochen im Bezug zu Weichteilgewebe durch SAM 
(links) möglich, nicht durch MR (rechts) (1: Weichteil- und Muskelgewebe; 

2: neu gebildeter Knochen; 3: ehemalige Lage des Marknagels)  
(Gruppe 1, Ebene 3, Tier-Ident. 474) 

3.2.2. Quantitativer Vergleich 

Der quantitative Vergleich erfolgte, wie bereits erläutert, durch Vermessung der neu 

gebildeten Knochenflächen auf den durch die beiden Methoden jeweils generierten 

Abbildungen und Gegenüberstellung der entsprechenden Werte. Dabei wurden  

40 Wertepaare verglichen. 

Der persönliche Messfehler bei der Begrenzung mit der Computer-Mouse per Hand 

und Abmessung der neu gebildeten Knochenfläche betrug 0,97% bei einem arithme-

tischen Mittelwert von 183,87 mm² (Min = 180,46 mm², Max = 186,66 mm²) und ei-

ner Standardabweichung von 1,79 mm² (n = 12). 

 

Zunächst erfolgte die Analyse der ermittelten Werte der einzelnen Versuchstiergrup-

pen. 

 

Für Gruppe 1 (n = 14) betrug der Mittelwert der SAM-Bilder 85,02 mm² bei einer 

Standardabweichung von 62,18 mm², wobei ein Minimum von 0,00 mm² und ein Ma-

ximum von 182,87 mm² ermittelt wurde. Der Median lag bei 62,85 mm². Entspre-
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chend konnten durch die Mikroradiographie folgende Werte erhoben werden: Mittel-

wert 94,05 mm², Standardabweichung 74,87 mm², Minimum 0,00 mm², Maximum 

255,80 mm², Median 70,34 mm². In der Regressionsanalyse konnte für die durch die 

beiden Methoden erhobenen Werte ein Pearson`scher Korrelationskoeffizient von  

r = 0,92 sowie ein Bestimmtheitsmaß von r² = 0,84 ermittelt werden. Die Werte der 

Gruppe 1 erbrachten bei der einfaktoriellen Varianzanalyse (ANOVA) keinen signifi-

kanten Unterschied (p = 0,73). 
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Diagramm 1: Regressionsgerade für Gruppe 1 (n = 14). Vergleich der Werte der 
neu gebildeten Knochenfläche auf den durch SAM und MR generierten 

Bildern (r = 0,92). 

In Gruppe 2 (n = 14) konnte für die SAM ein Mittelwert von 110,09 mm², eine Stan-

dardabweichung von 92,01 mm² (Minimum = 0 mm², Maximum = 267,67 mm²) bei 

einem Median von 108,84 mm² berechnet werden. Die Werte der MR betrugen 

88,33 mm² für den Mittelwert, 61,17 mm² für die Standardabweichung, 0,00 mm² für 

das Minimum, 170,3 mm² für das Maximum sowie 99,89 mm² für den Median. Es 

wurden für die Gruppe 2 ein Korrelationskoeffizient von r = 0,89 und ein Bestimmt-

heitsmaß von r² = 0,79 ermittelt. Bei der einfaktoriellen Varianzanalyse (ANOVA) 

ergab sich kein signfikanter Unterschied für die durch die beiden Methoden erhobe-

nen Werte (p = 0,47).  
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Diagramm 2: Regressionsgerade für Gruppe 2 (n = 14). Vergleich der neu gebil-
deten Knochenfläche auf den durch SAM und MR generierten Bildern  

(r = 0,89). 

Zuletzt wurde Gruppe 3 analysiert (n = 12). Der Mittelwert der neu gebildeten Kno-

chenfläche der SAM-Bilder betrug 286,72 mm² bei einer Standardabweichung von 

124,85 mm² (Minimum = 80,05 mm², Maximum = 598,62 mm²). Der Median lag bei 

248,29 mm². Die korrespondierenden Werte für die MR betrugen 265,10 mm²,  

134,50 mm² (Min = 54,98 mm², Max = 594,00 mm²) sowie 252,24 mm². Es wurde 

innerhalb dieser Gruppe ein Korrelationskoeffizient von r = 0,97 und ein Bestimmt-

heitsmaß von r² = 0,93 erhoben. Die einfaktorielle Varianzanalyse (ANOVA) ergab 

wiederum keinen signifikanten Unterschied zwischen den durch SAM und MR erho-

benen Werten (p = 0,73). 
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Diagramm 3: Regressionsgerade für Gruppe 3 (n = 12). Vergleich der neu gebil-
deten Knochenfläche auf den durch SAM und MR erzeugten Bildern  

(r = 0,97). 

 

 

Diagramm 4: Vergleich der Gruppen bezüglich Mittelwert und Standardabwei-
chung der neu gebildeten Knochenfläche von SAM- und MR-Bildern. 

Anschließend wurden die durch SAM und MR erhobenen gesamten Werte unab-

hängig von der Gruppenzugehörigkeit gegenübergestellt und analysiert (n = 40). 
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Bei den durch SAM gewonnenen Werten der neu gebildeten Knochenfläche ergab 

sich ein arithmetischer Mittelwert von 153,37 mm² (n = 40) mit einer Standardabwei-

chung von 126,79 mm² (Min = 0,00 mm², Max = 598,98 mm²). Der Median lag bei 

132,50 mm². Für die MR betrugen die korrespondierenden Werte 143,38 mm² bzw. 

121,40 mm² (Min = 0,00 mm², Max = 593,98 mm²) sowie 122,50 mm². Es bestand 

kein signifikanter Unterschied (p = 0,12) zwischen den durch SAM und MR erhobe-

nen histomorphometrischen Ergebnissen. 

 

 

Diagramm 5: Neu gebildete Knochenfläche in mm² (Median, Mittelwert und Stan-
dardabweichung) gemessen mit SAM (132,50; 153,37 ± 126,79) und mit 

MR (122,50; 143,38 ± 121,40) 

Die lineare Regressionsanalyse zeigte einen sehr engen quantitativen Zusammen-

hang der Werte beider Methoden mit einem Bestimmtheitsmaß von r² = 0,90  

(p < 0,0001; n = 40). Der durchschnittliche Korrelationskoeffizient und der geschätzte 

Standardfehler betrugen r = 0,95 und SEE = 10%. 

Im Vergleich zu den interindividuellen Variationskoeffizienten (82,7% für SAM und 

84,7% für MR) war die intraindividuelle Variabilität sehr gering (0,97%). Diese große 

Variabilität innerhalb einer Untersuchungsmethode ergibt sich aus den großen Un-

terschieden der Knochenneubildung verschiedener Gruppen und Defektebenen.  
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Diagramm 6: Regressionsgerade für alle Werte (n = 40). Vergleich der neu gebil-
deten Knochenfläche auf den durch SAM und MR generierten Bildern  

(r = 0,95). 

In der einfaktoriellen Varianzanalyse (ANOVA) ergab sich für die Werte der durch 

SAM und MR generierten Bilder kein signifikanter Unterschied (p = 0,72, n = 40). 

3.3. Beurteilung elastomechanischer Eigenschaften von Knochen-
gewebe 

Zuletzt wurden erste Überlegungen und Versuche unternommen, elastomechani-

sche Eigenschaften von Knochengewebe anhand einer Grauwertanalyse von bereits 

erstellten Bildern zu beurteilen. 

Sollte ausgehend von den Grauwerten der SAM-Bilder ein Rückschluss auf die  

elastomechanischen Eigenschaften des Gewebes möglich sein, so müsste auch das 

Verhältnis der mittleren Grauwerte verschiedener Bereiche eines identischen Kno-

chenschnittes entsprechend deren physikalischen Eigenschaften konstant sein und 

zwar unabhängig von den eingestellten Scan-Parametern. 
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Abb. 22: Grauwertdifferenzierung identischer Knochenschnitte bei Anwendung 
von High Energy (links) und Low Energy (rechts) (Gruppe 3, Ebene 5, 

Tier-Ident. 421) 

Bereits durch den optischen Eindruck scheint diese These nicht überzeugend. Je 

nach verwendetem Energiebereich wird die Kortikalis dunkler (60 dB) oder heller   

(30 dB) als der neu gebildete Knochen dargestellt, das heißt, die Kortikalis besäße 

bei Gültigkeit der These eine geringere (60 dB) bzw. höhere Reflektivität (30 dB) und 

somit jeweils andere elastomechanische Eigenschaften im Verhältnis zum neu ge-

bildeten Knochen. 

 

Beim Vergleich der Quotienten aus den mittleren Grauwerten von neu gebildetem 

Knochen und Kortikalis eines identischen Schnittes bei verschiedenen Energiestufen 

wird die oben deskriptive Feststellung verstärkt. Der Wert des Quotienten betrug bei 

Anwendung hoher Energie 1,11. Somit besäße das neu gebildete Knochengewebe 

einen größeren Reflexionskoeffizienten als die Kortikalis. Bei niedriger Energie ergab 

sich für den Quotienten ein Wert von 0,93, was einen geringeren Reflexionskoeffi-

zienten für den neu gebildeten als für den kortikalen Knochen bedeuten würde. Je 

nach verwendeter Energiestufe wurden neu gebildeter Knochen und Kortikalis in 

unterschiedlichem Helligkeitsverhältnis zueinander abgebildet, woraus jeweils auf 
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verschiedene elastomechanische Eigenschaften geschlossen werden würde, auch 

im Vergleich zueinander. Die Grauwertdifferenzierung eines identischen Schnittes 

wird also nicht nur durch Knochenstruktur und akustisches Verhalten des untersuch-

ten Gewebes, sondern auch von Scan-Parametern bestimmt, die die Helligkeitsver-

hältnisse verschiedener Knochenbereiche zueinander verändern können. Dabei 

muss eingeräumt werden, dass sich beide Werte nahe 1,0 befanden und nur zwei 

Messungen vorlagen, sodass mehr Untersuchungen erforderlich wären, um diese 

These zu untermauern bzw. zu widerlegen. 
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4. Diskussion 

Scanning Acoustic Microscopy ist ein Bilderzeugungs- und Bildanalysesystem mit 

einer Auflösung ähnlich der der Lichtmikroskopie (Liu et al. 2004, Katz et al. 2003, 

Johnston et al. 1979). Die vorliegende Studie stellt gemäß unserer Erkenntnis den 

ersten Versuch zur Überprüfung der Validität der Bildgebung durch SAM und der 

durch diese Methode ermittelten quantitativen Daten zur Knochenhistomorphometrie 

dar, wobei nachgewiesen werden konnte, dass SAM zumindest als eine äquivalente 

Alternative zur Mikroradiographie, einer Standardmethode zur histomorphometri-

schen Untersuchung von kalzifiziertem Knochengewebe, zu betrachten ist. In einer 

früheren Studie wurden MR und SAM zwar gegenübergestellt, aber um die Korrela-

tion zwischen Färbeintensität, Festigkeit und Mineralisationsgrad von Knochenge-

webe zu analysieren (Qin et al. 2001). Derzeit wird intensiv an der Möglichkeit zur 

Beurteilung der akustischen bzw. elastomechanischen Eigenschaften von Knochen-

gewebe durch SAM geforscht (Hube et al. 2006, Qin et al. 2004, Raum et al. 2004, 

Andersen et al. 2003, Sharples et al. 2003, Machado et al. 2002, Sathish et al. 

2002).  

SAM eröffnet neue Möglichkeiten in der histomorphometrischen Untersuchung sowie 

zukünftig möglicherweise in der biomechanischen Beurteilung histologischer Präpa-

rate, insbesondere von Knochengewebe. 

4.1 Diskussion von Material und Methoden 

4.1.1. Versuchsmodell 

Scanning Acoustic Microscopy erlangt zunehmend an Bedeutung für die Untersu-

chung von Knochengewebe im mikrostrukturellen Bereich. Dabei besteht ein Haupt-

anliegen in der Visualisierung akustischer bzw. elastomechanischer Eigenschaften 

von Strukturen, die durch optische Systeme nicht darstellbar sind (Lemons et al. 
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1974). In dieser Studie sollten die Abbildungsmöglichkeiten mit SAM zur optimierten 

Darstellung von neu gebildetem und kortikalem Knochen sowie der Einfluss des  

akustisches Verhaltens auf die Bildgebung elaboriert und die Validität von SAM als 

Bildgenerierungsmethode für histomorphometrische Messungen überprüft werden. 

Bisher war der Einfluss der Inhomogenität der Präparatoberfläche bei Knochenge-

websproben sowie verschiedener für SAM notwendiger Faktoren (mechanische Be-

arbeitung der Proben, Kopplungsmedium etc.) auf die Validität der Bildgenerierung 

unklar. Denn diese ist abhängig von der Art und Weise, wie die Ultraschallwellen 

reflektiert werden, was durch zahlreiche Faktoren beeinflusst werden kann (Briggs 

1992).  

Ebenso wurden kaum Untersuchungen zum Vergleich der Bildgebung durch SAM 

mit etablierten Methoden unternommen (Qin et al. 2001, Turner et al. 1999, Katz et 

al. 1993). Deshalb sollte in dieser Studie analysiert werden, inwiefern die Abbildung 

von Knochengewebe, insbesondere von neu gebildetem, durch SAM strukturgleich 

zu der durch MR ist. 

Es sollten von einer großen Anzahl (n = 42) von Präparaten SAM-Bilder des gesam-

ten transversalen Schnittes erstellt werden. In früheren Studien mit ähnlich großem 

Probenumfang und der Zielstellung, gesamte Knochenquerschnitte zu scannen, 

wurden Frequenzbereiche von 50 MHz oder geringer gewählt (Shieh et al. 1995, 

Zimmerman et al. 1989). Aus diesen Gründen schien die Verwendung einer 50 MHz-

Sonde am besten geeignet. Diese erlaubt die Darstellung größerer Bereiche und 

somit auch ganzer Knochenquerschnitte, wobei die erreichbare Auflösung (15 bis  

30 µm) (Krämer Scientific Instruments GmbH 2003) bereits eine gute Beurteilung der 

Mikrostruktur von Knochen erlaubt, sodass einzelne Osteone unter Umständen 

schon dargestellt werden können (Raum et al. 2004). Die Abbildungen sind von her-

vorragender Qualität, die eine Beurteilung des Knochengewebes und die Abmes-

sung des neu gebildeten Knochens ermöglicht. Zwar würde durch einen höheren 

Frequenzbereich (200 MHz, 400 MHz) eine bessere Auflösung erzielt werden, aller-

dings verlängert sich die notwendige Zeit zur Erstellung der Bilder in hohem Maße, 

sodass diese Frequenzbereiche in der Praxis kaum für eine größere Probenanzahl 

und zur Darstellung von großen transversalen Knochenschnitten geeignet sind. Der 

Anwendungsbereich von Frequenzen über 100 MHz liegt bei der Untersuchung von 
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kleineren Ausschnitten eines Präparates wie einzelner Osteone (Qin et al. 2004, 

Bumrerraj et al. 2001, Eckardt et al. 2001, Katz et al. 1993).  

 

Das Versuchsmodell für die SAM wurde erst nach der Erstellung der Mikroradiogra-

phien entwickelt, sodass die Knochenschnitte aufgrund des notwendigen Schleif- 

und Polierprozesses für die Ultraschallmikroskopie gewisse morphologische Unter-

schiede im Vergleich zur MR aufweisen können. Allerdings wurde nicht erwartet, 

dass der Schleifprozess teilweise sogar makroskopisch erkennbare Veränderungen 

bewirken würde. Um dieses Problem zu vermeiden, hätte die mechanische Bearbei-

tung der Präparate bereits vor der Mikroradiographie durchgeführt werden müssen, 

was aber nicht möglich war, da die Mikroradiographien aus einer vorausgehenden 

Studie stammten (Regauer et al. 2005). 

Weiterhin wurden die SAM-Bilder nur von einem Untersucher erstellt. Obwohl die 

Beurteilung der Qualität dem subjektiven Ermessen unterliegt, bleibt diese in der 

Versuchsreihe konstant und auch für außenstehende Betrachter nachvollziehbar. 

Ebenso erfolgte die quantitative Auswertung der SAM-Abbildungen durch nur einen 

Untersucher. Deshalb wurden zur Bestimmung und Verringerung des subjektiven 

Messfehlers Vorversuche sowie mehrmalige Messungen durchgeführt, sodass die 

Ergebnisse als valide und verlässlich zu betrachten sind. 

4.1.2. Präparatherstellung 

Die histologischen Präparate entstammen einem Tierversuch zur Untersuchung von 

Osteogenic Protein-1 von Regauer et al. (2005). Das angewendete Verfahren zur 

Materialgewinnung und Einbettung sowie die Aufarbeitung für die Ultraschallmikro-

skopie entsprechen den für die Ultraschallmikroskopie notwendigen Anforderungen. 

In anderen Studien wurde ähnlich vorgegangen (Raum et al. 2004, Eckardt et al. 

2001, Smitmans 2001, Turner et al. 1995, Katz et al. 1993). 

Allerdings existiert kein standardisiertes Verfahren zur Präparatherstellung. Die Ein-

bettung der Proben erfolgt zwar meist in Polymethylmethacrylat, die Kunststoffein-

bettung führt aber zu signifikant höheren Werten bei der Messung der akustischen 

Impedanz im Vergleich zu uneingebettem Knochen (Zimmerman et al. 1994). Da 
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diese Erhöhung allerdings bei standardisiertem Einbettungsverfahren konstant ist, 

können durch Kalibrierung des Systems die Messergebnisse um den konstanten 

Wert reduziert werden. Somit können durch ein standarisiertes Vorgehen valide 

Werte der akustischen Impedanz erhoben werden.  

Weiterhin bestehen Unterschiede in der Schnittdicke der Präparate (Qin et al. 2004, 

Hasegawa et al. 1995, Katz et al. 1993, Katz et al. 1987). So schwanken die in der 

Literatur erstellten Präparathöhen zwischen 300 µm (Qin et al. 2004) und 5 mm 

(Smitmans 2001), was allerdings nur bei Verwendung niedriger Frequenzen  

(≤ 50 MHz) von Bedeutung ist. Denn besonders dünne Schnitte können nicht bei 

diesen niedrigen Frequenzen verwendet werden, wenn sie dünner als die angewen-

dete Wellenlänge sind (Douglas 1978). 

Bei der Aufklebung der Präparate auf die Objektträger wurden teilweise existierende 

Freiräume innerhalb des Knochenschnittes nicht durch den lichthärtenden Kleber 

ausgefüllt, sodass Luftbläschen eingeschlossen wurden, die auch durch SAM abge-

bildet wurden. Allerdings beeinflussten diese nicht den Messvorgang der Knochen-

fläche, da sie nicht die Bereiche, die von Interesse waren, betrafen und als Artefakte 

erkannt werden konnten.  

 

Zwei wesentliche Voraussetzungen für die SAM bestehen in einer ebenen, kratzer-

freien Oberfläche sowie einer exakten Lage des gesamten Präparates 90º zum 

Strahlengang, wodurch der vorausgehende Schleif- und Polierprozess von großer 

Bedeutung und unumgänglich ist. 

Es stellt sich aber die Frage, inwiefern die mechanische Bearbeitung, also der 

Schleifprozess, die Beschaffenheit der Präparatoberfläche beeinflusst. Unterschied-

lich harte Knochenbereiche und Methylmethacrylatbezirke unterliegen einer ver-

schieden starken Abtragung durch die mechanische Präparation, sodass weichere 

Bezirke stärker abgetragen werden können. Daraus kann sich eine mögliche Verän-

derung der lokalen Materialeigenschaften und somit der gemessenen Werte der a-

kustischen Impedanz ergeben, woraus eine Verfälschung der Bildgebung bzw. Arte-

fakte resultieren könnten (Bumrerraj et al. 2001, Smitmans 2001). 

Es ist also nahezu unmöglich ist, eine den oben genannten Voraussetzungen voll-

kommen entsprechende Oberfläche zu erzeugen. Der Grund dafür liegt in der Inho-
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mogenität des Knochens und in der Varianz der Festigkeit verschiedener Bereiche, 

insbesondere an der Grenze von neu gebildetem Knochen zu Kortikalis (Eckardt et 

al. 2001). Allerdings konnte gezeigt werden, dass durch manuelles Nachpolieren 

sowie Reinigung der Präparate von Schleifmittelresten mit Wasser und Ethanol vor 

dem Mikroskopieren nahezu glatte Oberflächen mit nur minimalen Schleifspuren er-

zeugt werden konnten (Smitmans 2001), sodass diese Nachbearbeitung eine bedeu-

tende Ergänzung darstellt, um die Artefaktbildung zu minimieren. 

 

Das Ziel des Schleifprozesses bestand also darin, eine möglichst plane und glatte 

Oberfläche zu erstellen, sodass der Erfolg des Vorgangs an diesen Bedingungen 

gemessen wurde. Je nach Knochenschnitt erforderte dies aber eine unterschiedlich 

starke Abtragung gemäß der Qualität der vorbestehenden Oberfläche. Somit ent-

standen unterschiedlich dicke Präparate, was für den späteren Scan-Vorgang von 

Nachteil war, da bei jeder Probe die Fokusebene sowie die entsprechenden Scan- 

Parameter neu eingestellt werden mussten. Aus diesem Grund lassen sich die Prä-

parate untereinander bezüglich der Grauwertdifferenzierung entsprechender Struktu-

ren nicht vergleichen. Dafür müsste der Scan-Vorgang unter standardisierten Para-

metern erfolgen, was aber gleich dicke Präparate erfordert, um den Linsen-

Präparatoberflächen-Abstand konstant halten zu können. Dies ist aber aufgrund der 

bereits genannten wesentlichen Voraussetzungen für die Ultraschallmikroskopie, die 

eine unterschiedlich starke Abtragung erfordern können, nicht umsetzbar. 

Eine Möglichkeit zur Herstellung gleich dicker Präparate besteht in der Abtragung 

eines sehr hohen Bereiches, bis ein festgelegter Durchmesser erreicht wird. Auf-

grund des langen und intensiven Schleifprozesses entsteht dann sicherlich auch ei-

ne glatte und ebene Oberfläche. Dafür müssten aber die ursprünglichen Knochen-

schnitte schon eine größere Dicke aufweisen, um dementsprechend viel abschleifen 

zu können. Bei den in dieser Untersuchung verwendeten Knochenschnitten von  

500 µm Dicke wäre eine solch starke Abtragung nicht möglich gewesen, da die Ult-

raschallmikroskopie im 50 MHz-Bereich eine Probenstärke von mindestens etwa  

72 µm erfordert (f = 50 MHz, durchschnittliche Schallgeschwindigkeit in Knochen v = 

3600 m/s). 
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4.1.3. Ultraschallmikroskopie 

Die Ultraschallmikroskopie stellt einen äußerst komplexen und sensiblen Vorgang 

dar, der eine vielfältige Bildgebung hoher Variabilität ermöglicht, aber auch zahlrei-

che Quellen für Artefaktbildung liefert. Die Information wird dabei auf die Art und 

Weise gespeichert und in eine Abbildung transformiert wie die akustische Welle vom 

Präparat reflektiert wird (Briggs 1992). 

 

Die Abbildung der Präparatoberfläche durch die SAM bzw. deren Grauwertdarstel-

lung wird neben den lokalen elastomechanischen Eigenschaften auch von den 

Messbedingungen beeinflusst (Raum et al. 2002, Eckardt et al. 2001, Yu et al. 1995, 

Johnston et al. 1979). 

Meist wird als Kopplungsmedium, wie auch bei dieser Untersuchung, destilliertes 

Wasser verwendet (Raum et al. 2004, Andersen et al. 2003, Every et al. 2003, Tur-

ner et al. 1999, Hasegawa et al. 1995, Johnston et al. 1979), welches das Kristalli-

sieren der Salze an der Präparatoberfläche sowie eine Interaktion mit Kalzium des 

Knochens verhindert (Johnston et al. 1979). Allerdings existieren auch Untersuchun-

gen mit Methanol als Kopplungsmedium (Jaffre et al. 2002) oder Quecksilber (Bere-

zina et al. 2000), welche eine andere akustische Impedanz als Wasser besitzen. 

Dabei ergibt sich ein anderer Reflexionskoeffizient für das untersuchte Material, so-

dass am gleichen Präparat erhobene Werte deutlich von denen mit Wasser als 

Kopplungsmedium ermittelten differieren würden. 

Weiterhin beeinflusst die Temperatur des Kopplungsmediums die gemessenen Wer-

te der akustischen Impedanz und somit die Bildgebung. So steigen mit der Tempera-

tur die Schallgeschwindigkeit sowie die gemessene akustische Impedanz (Eckardt et 

al. 2001, Yu et al. 1995), woraus eine hellere Abbildung resultiert. Deshalb ist das 

Konstanthalten der Temperatur innerhalb eines Versuches von großer Bedeutung. 

Die Notwendigkeit eines flüssigen Kopplungsmediums zur Schallübertragung stellt 

also einen Nachteil der Ultraschallmikroskopie dar. Das Kopplungsmedium kann 

selbst die Bilderzeugung beeinflussen, z.B. durch die temperatur- und mediumab-

hängige Dämpfung des Schalls, woraus eine Kontrastminderung resultiert, und es 

kann gleichzeitig eine Fehlerquelle darstellen, wie z.B. durch Schwebstoffe, welche 
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Wellenverlauf und –größe verändern können (Sharples et al. 2003). Allerdings er-

möglicht das Kopplungsmedium Wasser aber auch die Untersuchung von frischem 

Gewebe (Bumrerraj et al. 2001, Katz et al. 1993): 

Eine weitere Variable, welche die Bildergebung verfälschen kann, besteht in der Fi-

xierung des Präparats auf dem Boden des Kopplungsmediumbehälters: durch Ver-

wendung von dünnem, doppelseitig klebendem Fotoband (Tesa®) (Riede 2000) 

können Klebstoffreste im Kopplungsmedium zurückbleiben, die dann den Strahlen-

gang des Ultraschalls beeinflussen können und zu Artefakten bei der Abbildung füh-

ren. Aus diesem Grunde wurde in dieser Untersuchung das Präparat nur durch die 

entstehenden Adhäsionskräfte durch das Kopplungsmedium am Boden fixiert, was 

große Sorgfalt beim Scan-Vorgang erfordert, da sich das Präparat leicht wieder lö-

sen kann. 

 

Schon bei der Präparatherstellung und der Ultraschallmikroskopie selbst bestehen 

viele mögliche Fehlerquellen, die zu Artefakten bei der Bildgebung führen können. 

Deshalb ist eine Standardisierung dieser Vorgänge innerhalb einer Untersuchung 

unumgänglich, denn nur so können reproduzier- und vergleichbare Ergebnisse ver-

lässlich ermittelt werden. Besonders für die Möglichkeit zur nicht invasiven Beurtei-

lung elastomechanischer Eigenschaften im mikrostrukturellen Bereich durch SAM, 

welche derzeit Gegenstand zahlreicher Untersuchungen ist und auf welche später 

eingegangen wird, ist ein standardisiertes Vorgehen von großer Bedeutung, um ver-

gleichbare Daten zu erhalten. 

 

Gewöhnlich ist für die Bildgebung bzw. die Mikroskopie die Auflösung der maßge-

bende Parameter, der letztlich die Bildqualität bestimmt. Bei der Ultraschallmikro-

skopie liegt der Schwerpunkt des Interesses neben der Auflösung auch auf dem 

Kontrast des Bildes, der durch die physikalischen bzw. elastomechanischen Eigen-

schaften der Präparatoberfläche wie darunter gelegener Ebenen bestimmt wird (Yu 

et al. 1995). Diese Art der Bildgenerierung ist bislang einzigartig in der Mikroskopie 

und qualifiziert SAM zu einer Methode, die eine neue Qualität der Bildgebung mit 

Darstellung bislang nicht visualisierbarer Strukturen erlaubt (Lemons et al. 1974), 

auch in optisch undurchsichtigen Materialien (Berezina et al. 2000, Katz et al. 1993).  
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Es konnte gezeigt werden, dass nicht nur die Auflösung entscheidend für die qualita-

tive Abbildung eines Präparates ist, sondern auch der durch eine Methode erzeug-

bare Kontrast eine wesentliche Rolle spielt. So ist die durch die Ultraschallmikrosko-

pie erreichbare Auflösung von 200 Å (= 20 nm) bei einer Frequenz von 8 GHz und 

flüssigem Helium als Kopplungsmedium genauso groß wie z.B. die des Transmissi-

on Electron Microscopes (TEM), jedoch erlaubt SAM eine kontrastreichere Darstel-

lung, die durch Veränderung der lokalen akustischen Eigenschaften eines Materials 

gewonnen wird, woraus die Abbildung von Strukturen resultiert, die durch TEM nicht 

visualisierbar sind (Hadimioglu et al. 1984). Die Arbeitsfrequenz des SAM kann aber 

nicht unbegrenzt erhöht werden, denn eine steigende Frequenz führt zu höheren 

Schallgeschwindigkeiten. Daraus resultieren Dämpfungsphänomene im Kopplungs-

medium, sodass ab einer bestimmten Schwellenfrequenz kein auswertbares Signal 

mehr erzeugt wird (Turner et al. 1995). 

Weiterhin ist anzumerken, dass die Abbildung durch SAM zwar in bis zu 256 Grau-

stufen erfolgt, trotzdem ist die Bildschirm-Kontrasttiefe dadurch begrenzt. Geringfü-

gige Unterschiede der akustischen Eigenschaften des Knochens können nicht mehr 

als Signalunterschied dargestellt werden. Durch diese begrenzte Bildgebung in 256 

Grauwerten wird Knochengewebe fälschlicherweise homogener abgebildet als die-

ses wirklich ist. 

Darüber hinaus sollte die Forderung nach einer universellen Computersoftware zur 

Quantifizierung der Grauwerte gestellt werden, die die Helligkeitsstufen entspre-

chend eines Standards analysiert. Nur so sind Ergebnisse verschiedener Labors und 

Arbeitsgruppen vergleichbar, austausch- und reproduzierbar (Qin et al. 2004).  

 

SAM stellt allerdings eine sehr zeitintensive Methode dar, da der Scan-Vorgang ei-

nes Präparates mit den vorausgehenden Einstellungen und Prescans zur Erstellung 

des optimalen Bildes selbst bei Verwendung einer 50 MHz-Sonde mehrere Stunden 

erfordert und sich bei höheren Frequenzen nochmals deutlich verlängert. Darüber 

hinaus ist bereits die Präparatherstellung für SAM sehr zeitaufwändig, insbesondere 

das Schleifen und Polieren beansprucht bereits bis zu fünf Stunden je Probe. Der 

Einsatz des SAM zur Beurteilung einer größeren Anzahl von Präparaten ist mit ex-
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trem hohem Zeitaufwand verbunden, sodass es fraglich ist, ob sich SAM für Studien 

mit großen Probenzahlen (n > 100) etablieren kann. 

 

SAM ermöglicht eine nicht destruktive Beurteilung von Knochengewebe, die keine 

Färbung erfordert (Lemons et al. 1974), sodass ein Präparat für andere Mess- oder 

Bildgebungsmethoden wie Lichtmikroskopie, Scanning bzw. Transmission Electron 

Microscopy wieder verwendet werden kann (Qin et al. 2001). Dadurch kann aus ei-

nem Präparat auf vielfältige Weise Information auf unterschiedlichen Ebenen und 

bezüglich verschiedener Qualitäten gewonnen werden, sodass eine bessere, sich 

ergänzende Charakterisierung und Beurteilung von Knochengewebe möglich ist. 

4.2. SAM zur Darstellung von neu gebildetem Knochen 

Die Anwendung von SAM zur Abbildung von neu gebildetem Knochen erbrachte Bil-

der hoher Qualität mit einer sehr differenzierten, gut aufgelösten Darstellung der ein-

zelnen Knochenstrukturen, sogar von Osteonen, wobei die Arbeitsfrequenz bei 50 

MHz lag. Die Verwendung dieses Frequenzbereiches erlaubte auch in anderen Stu-

dien die Visualisierung von Osteonen (Turner et al. 1995), wohingegen diese bei 

niedrigeren Frequenzen nicht mehr aufgelöst werden können, da sie noch kleiner als 

die entsprechende Wellenlänge des Schalls sind (Raum et al. 2004). 

Durch höhere Frequenzen kann die Auflösung deutlich verbessert werden. In einer 

Untersuchung, bei der ein Frequenzbereich von 200 bis 600 MHz verwendet wurde, 

konnten nicht nur einzelne Osteone abgegrenzt, sondern ihr Aufbau beurteilt wer-

den. Es wurde festgestellt, dass die äußeren ein bis zwei Lamellen in einer dunkle-

ren Graustufe als die inneren Lamellen abgebildet werden und deshalb eine niedri-

gere akustische Reflektivität besitzen (Katz et al. 1993). Diese Osteone wurden auf-

grund ihrer akustischen Eigenschaften dunkler dargestellt als das umgebende 

Knochengewebe. Bei der Beurteilung der Osteone impliziert dabei eine dunklere 

Darstellung eine geringere Knochendichte bzw. veränderte elastische Eigenschaften 

(Bumrerraj et al. 2001, Katz et al. 1993). 
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In einer weiteren Untersuchung wurde mit einer 400 MHz-Linse osteoporotischer 

Knochen mit prämenopausalem und postmenopausalem Knochen verglichen (Ha-

segawa et al. 1995). Dabei konnte überraschenderweise festgestellt werden, dass 

prämenopausaler, gesunder Knochen gleichgroße dunkle Areale, also Flächen ge-

ringerer Elastizität bzw. Dichte, wie osteoporotischer Knochen aufwies und diese 

dunklen Flächen der beiden Gruppen signifikant größer waren als bei postmenopau-

salem Knochen, der deutlich mehr hellere Bereiche höherer Elastizität bzw. Dichte 

zeigte. Aus diesen Untersuchungen ließe sich schließen, dass die Elastizität von 

Knochen nicht der wesentliche Faktor für das Frakturrisiko von Knochen ist. 

 

SAM bietet die Möglichkeit, durch Veränderung der Scan-Parameter verschiedene 

Strukturen hervorzuheben sowie den Kontrast des Bildes zu verändern, ohne dass 

eine Färbung der Präparate notwendig ist (Qin et al. 2001, Lemons et al. 1974). 

Durch Verwendung niedriger Energiestufen und Einstellung der geeigneten Parame-

ter konnte eine sehr differenzierte strukturelle Darstellung des Knochengewebes auf 

den durch SAM erstellten Bildern erreicht werden, wohingegen die Anwendung hö-

herer Energiebereiche die Abgrenzbarkeit des neu gebildeten vom kortikalen Kno-

chen optimiert, allerdings wurde dann die Auflösung des Bildes scheinbar verringert. 

Diese Erkenntnis unterscheidet sich von den Beobachtungen anderer Studien, in 

denen der neu gebildete Knochen in einem Femurschaft-Frakturmodell der Ratte 

nach acht Wochen nur schwer von kortikalem Knochen zu unterscheiden war (Har-

ten et al. 1997), wobei die verwendeten Scan-Parameter nicht beschrieben waren. 

Bereits kleinste Abstandsänderungen der Linse zur Präparatoberfläche beeinflussen 

den Kontrast des Bildes (Yu et al. 1995), was auch in dieser Untersuchung festge-

stellt wurde. 

Weiterhin wird die Abbildung und die Grauwertdifferenzierung auch von der verwen-

deten Frequenz beeinflusst, sodass das Bild eines identischen Präparates bei Ver-

wendung von zwei verschiedenen Frequenzbereichen in unterschiedlichen Graustu-

fen dargestellt wird bzw. verschiedene Impedanzwerte für identische Strukturen ge-

messen werden (Raum et al. 2004). 

Im Vergleich zu anderen Methoden wie der Lichtmikroskopie bietet SAM den Vorteil, 

dass die lokalen akustischen Eigenschaften des Präparates die Bildgebung bestim-
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men, indem diese in den korrespondierenden Grauwerten abgebildet werden (Zim-

merman et al. 1994). Zusätzlich können Schwerpunkte bei der Visualisierung ver-

schiedener Bereiche gewählt werden. Diese Eigenschaften von SAM führen zu einer 

vollkommen neuen Art der Bildgebung, Bildqualität und Beurteilungsmöglichkeit des 

Knochens. Identische Schnitte können unterschiedlich kontrastreich abgebildet und 

dabei verschiedene Strukturen hervorgehoben werden. 

 

Für die Untersuchung des neu gebildeten Knochens wurde zur Darstellung des ge-

samten transversalen Knochenschnittes eine 50 MHz-Sonde gewählt, da sie für die-

se Fragestellung und Anwendung am besten geeignet schien. Die Verwendung der 

50 MHz-Linse bietet die Vorteile einer relativ hohen Auflösung bei im Vergleich zu 

höheren Frequenzen geringerem Zeitaufwand für den Scan-Vorgang, sodass eine 

größere Anzahl an Präparaten (n = 40) von hoher Bildqualität gescannt werden 

kann. 

Auch in zahlreichen anderen Studien wurde mit einer 50 MHz-Sonde gearbeitet 

(Turner et al. 1999, Weiss et al. 1998, Harten et al. 1997, Hasegawa et al. 1995, 

Shieh et al. 1995, Zimmerman et al. 1989), um vor allem größere Knochensegmente 

oder –querschnitte abzubilden. 

4.3. Methodenvergleich: SAM versus MR 

Der Vergleich von SAM und MR als Bilderzeugungs- und Bildanalysemethoden er-

folgte qualitativ und quantitativ. Insgesamt wurden 40 Paare verglichen, nachdem 

zwei Paare aufgrund Beschädigung bei der Präparation ausgeschlossen werden 

mussten. 

 

Die durch SAM erstellten Bilder überzeugten durch eine differenziertere Darstellung 

der einzelnen Knochenstrukturen, da der Kontrast durch Änderung der lokalen phy-

sikalischen bzw. akustischen Eigenschaften entsteht (Johnston et al. 1979). Bei der 

MR dagegen bestimmt der Mineralisationsgrad den Kontrast, der aber nicht die ent-

sprechende Differenzierung in Grauwerte erlaubt (Schortinghuis et al. 2003, Graham 
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1955). Allerdings erschwert die Darstellung in Grauwertstufen gemäß der lokalen 

Materialeigenschaften, die in Knochengewebe äußerst heterogen sind, die Abgrenz-

barkeit des kortikalen von neu gebildetem Knochen, sodass die Unterscheidung vom 

Untersucher gewisse Erfahrung erfordert. Die Mikroradiographie dagegen erlaubt 

eine deutlichere Abgrenzbarkeit der verschiedenen Knochenbezirke, was durch die 

in weniger Graustufen differenzierte, ausschließlich auf den Mineralisationsgehalt 

basierende Darstellung des Knochengewebes bedingt wird. 

 

Selbst bei 50 MHz scheinen die durch SAM erstellten Bilder eine höhere Auflösung 

(15-30 µm [Krämer Scientific Instruments GmbH, 2003]) zu besitzen. In anderen 

Studien zur Ermittlung der maximalen Auflösbarkeit wurde zwar festgestellt, dass bei 

Verwendung von Wasser als Kopplungsmedium – wie in unserer Untersuchung - die 

höchste anwendbare Frequenz 4,5 GHz beträgt, sodass die maximal erreichbare 

Auflösung auf 200 nm limitiert ist und dagegen die Mikroradiographie eine potentiell 

höhere Auflösung besitzt (50 bis 70 nm) (Quate 1985), die allerdings durch die Qua-

lität der verfügbaren Photoplatten, der Röntgenstrahlen und der Dicke der Präparate 

nicht realisierbar ist. Jedoch könnte durch Verwendung von Präparaten mit einer 

Dicke von weniger als 15 µm (entsprechend der maximalen Auflösung bei 50 MHz 

durch SAM) durch die MR eine höhere Auflösung erreicht werden als durch die SAM 

(Maier et al. 2004, Schortinghuis et al. 2003, Tischer et al. 2002, Heuck 1973). 

Durch Erniedrigung der Temperatur des Kopplungsmediums bei SAM wird die 

Schallgeschwindigkeit verringert. Das hat eine Verkürzung der Wellenlänge zur Fol-

ge, woraus eine höhere Auflösung resultiert (Yu et al. 1995). Die Verwendung von 

kryogenen Kopplungsmedien wie z.B. flüssigem Stickstoff oder Helium, welche die 

Wellenlänge durch eine Verminderung der Schallgeschwindigkeit verkürzen, kann 

die Auflösung verbessern und den Frequenzbereich deutlich erweitern. Die nun 

mögliche Anwendung von 8 GHz erlaubt eine Auflösung von 200 Å (= 20 nm) (Quate 

1985, Hadimioglu et al. 1984), sodass SAM eine Visualisierung von Strukturen er-

möglicht, die mit der MR nicht darstellbar sind. Natürlich ist die Verwendung solcher 

Kopplungsmedien aufwändiger und es ist deshalb fraglich, ob diese für Untersu-

chungen mit höheren Probenzahlen praktikabel sind.  
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Die bereits derzeit schon höhere erreichbare Auflösung durch SAM, die sicherlich 

noch verbessert werden kann, stellt einen weiteren Vorteil der SAM gegenüber der 

MR dar, deren potentielle maximale Auflösung wegen der bereits genannten Fakto-

ren nicht erreicht werden kann.  

Wie bereits in 4.2 erläutert, qualifiziert die SAM aber nicht ausschließlich die Auflö-

sung, sondern auch ihre kontrastreiche Darstellung gemäß der lokalen akustischen 

bzw. elastomechanischen Eigenschaften des Knochengewebes.  

Weiterhin ermöglicht SAM durch zahlreiche Scan-Modi die vielfältige Darstellungs-

weise und akzentuierte Hervorhebung verschiedener Strukturen an einem Knochen-

schnitt (vgl. 4.2), was durch die MR nicht möglich ist.  

 

Ein eindeutiger Vorteil der SAM gegenüber der MR besteht in der Möglichkeit zur 

Weichteildarstellung. Somit kann die Lage des Knochens zu umgebendem Gewebe 

beurteilt werden, was bei der Knochenneubildung, insbesondere bei durch Wachs-

tumsfaktoren (OP-1) induzierter Knochenneubildung, von Bedeutung ist. Die Appli-

kation von OP-1 kann zu Osteoinduktion auch in Weichteilen führen, was durch die 

Mikroradiographie, die nur kalzifiziertes Gewebe erfasst, nicht beurteilt werden kann. 

SAM dagegen erlaubt eine Darstellung des Knochens in Bezug zu Weichteilgewebe. 

Die Mikroradiographie ermöglicht dagegen nur die Darstellung von kalzifiziertem 

Gewebe, wobei auch gezeigt wurde, dass besonders kleine Knochenstrukturen  

(< 0,09 mm) während der Wachstumsphase nicht durch die MR abgebildet werden 

können (Schortinghuis et al. 2003). 

 

Allerdings stellt die Ultraschallmikroskopie im Gegensatz zur MR eine viel zeitinten-

sivere Methode dar, mit der nur jeweils ein Präparat nach langer Vorbearbeitung in 

einem zeitaufwendigen Scan-Vorgang abgebildet werden kann, wie bereits in 4.2 

beschrieben. Die MR ermöglicht dagegen eine relativ schnelle Bildgenerierung – bei 

dem in dieser Untersuchung verwendeten X-Ray-System 80 min mit anschließender 

30 minutenlanger Entwicklung der Photoplatten -, wobei mehrere Proben gleichzeitig 

erfasst werden, gemäß deren Größe und der der Photoplatten.  

Im Vergleich zur Mikroradiographie beruht die Bildgebung durch Back Scatterd  

Electron Microscopy (BSE) auch auf dem lokalen Mineralisationsgehalts des unter-
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suchten Gewebes, allerdings mit einer viel höheren Auflösung (Roschger et al. 

1998). Die maximal erreichbare Auflösung mit BSE beträgt 0,1 µm, gewöhnlich aber 

1 bis 2 µm (Banse et al. 2005, Roschger et al. 1997, Roschger et al. 1995). Gegen-

über der Mikroradiographie bietet BSE - wie auch SAM - den Vorteil, dass die Bild-

gebung nicht von der Gesamtdicke des Präparates abhängig ist, da eine Schicht von 

nur bis etwa 0,5 µm unterhalb der Oberfläche erfasst wird und somit die Unschärfe 

und Fehler durch Projektion der bei der MR 500 µm dicken Schnitte vermieden wer-

den (Roschger et al. 1998).  

Ähnlich dem SAM bildet BSE Knochengewebe in verschiedenen Grauwertstufen ab, 

wobei diese Differenzierung von der Ordnungszahl der Atome des untersuchten 

Gewebes bzw. bei Knochen v.a. von dessen Mineralisationsgehalt abhängt, auf-

grund dessen Grauwerthistogramme und entsprechende Bilder erstellt werden 

(Roschger et al. 1998, Boyde et al. 1993). Ein Vorteil der SAM besteht darin, dass 

auch Dichte und Elastizität die Bildgebung bestimmen. Diese Eigenschaften werden 

zwar auch vom Mineralisationsgehalt bestimmt, aber ebenso von der strukturellen 

Ausrichtung von Kollagen und Kristallen sowie anderer Komponenten (Turner et al. 

1995, Katz et al. 1993, Briggs 1992). Somit erlaubt SAM einen weiteren Informati-

onsgewinn. Darüber hinaus bildet SAM auch Weichteilgewebe ab, während mit BSE 

nur mineralisiertes Gewebe erfassbar ist, einzelne Zellen sind mit BSE nicht dar-

stellbar (Boyde et al. 2005). Ein Vorteil der BSE soll dabei die leichte Abgrenzbarkeit 

des neu gebildeten Knochens sein (Banse et al. 2005). Allerdings wird die Validität 

der BSE limitiert durch die inkonstante Stabilität des Systems bzw. die erforderliche 

Kalibrierung anhand von bekannten standardisierten und unter dem Elektronenstrahl 

stabilen Testsubstanzen, um den Mineralisationsgrad quantitativ beurteilen zu kön-

nen (Roschger et al. 1998). Ein weiterer Nachteil des BSE besteht im notwendigen 

Vakuum zur Untersuchung der Präparate, wodurch Artefakte wie Risse in der Ober-

fläche entstehen können (Katz et al. 1993). Demgegenüber erlaubt SAM Untersu-

chungen sowohl an frischen als auch an eingebetteten Präparaten (Katz et al. 2003). 

 

Der quantitative Vergleich von SAM und MR als Bilderzeugungsmethode für histo-

morphometrische Messungen erbrachte Werte von hoher Korrelation. Bei der Mes-

sung der neu gebildeten Knochenfläche der transversalen Knochenschnitte auf den 
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durch die beiden Methoden generierten Bildern korrelierten die Werte sehr gut mit-

einander. Die durchschnittliche Fläche betrug für SAM für alle Knochenschnitte  

(arithmetisches Mittel ± Standardabweichung) 153,37 ± 126,79 mm², für MR 143,38 

± 121,40 mm², der Korrelationskoeffizient der Wertepaare 0,95 (n = 40). Die große 

Standardabweichung des Mittelwerts der neu gebildeten Knochenfläche aller Proben 

lässt sich auf die hohe interindividuelle Variabilität der Knochengröße der einzelnen 

Tiere zurückführen, da die Proben aus unterschiedlichen Schafen und verschiede-

nen Schnitthöhen der Tibia stammten.  

Einzelne Knochenschnittpaare wiesen zum Teil allerdings bereits makroskopisch 

erkennbare morphologische Unterschiede der Knochenflächen auf. Diese Differen-

zen sind auf den notwendigen Schleifprozess für SAM zurückzuführen, durch den 

Gewebeareale unterschiedlicher Härte verschieden stark abgetragen werden (vgl. 

4.1.2). Somit können die entsprechenden zu vergleichenden transversalen Kno-

chenschnitte geringe morphologische Unterschiede aufweisen. 

 

Die mit SAM abgebildeten Knochenstrukturen entsprechen morphologisch den durch 

die Mikroradiographie erstellten Bildern, was durch die Messung der neu gebildeten 

Knochenfläche auf den durch die beiden Methoden generierten Bildern bestätigt 

wird. SAM stellt somit eine äquivalente Methode zur Bildgenerierung für histo-

morphometrische Messungen im Vergleich zur Mikroradiographie dar. Des Weiteren 

wird durch das Scannen einer definierten Ebene die Überlagerung der darüber bzw. 

darunter liegender Strukturen vermieden, woraus wiederum eine schärfere Abbil-

dung resultiert. Die Röntgenstrahlen bei der MR erfassen dagegen die gesamte 

Schnittdicke, wodurch sich Strukturen übereinander projizieren. 

Durch die weiteren aufgezeigten Vorteile wie der Möglichkeit zur optischen Hervor-

hebung und besseren Visualisierung bestimmter Knochenstrukturen, der Darstellung 

unter der Oberfläche liegenden Schichten einer Probe, der Weichteildarstellung und 

der Kontrastierung gemäß der lokalen physikalischen Eigenschaften, qualifiziert sich 

SAM zu einem hochwertigen Bildgenerierungs- und Bildanalyseverfahren. Die Mög-

lichkeit zur quantitativen Bestimmung elastischer Eigenschaften auf mikroskopischer 

Ebene (Yu et al. 1995) könnte darüber hinaus theoretisch eine vollkommen neue 
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Qualität der Charakterisierung von Knochengewebe ermöglichen, jedoch konnte dies 

in dieser Arbeit nicht bestätigt werden. 

4.4. Inhomogenität und elastomechanische Eigenschaften von 
Knochengewebe 

Die mechanischen Eigenschaften des Knochens bestimmen in der Unfallchirurgie 

und Orthopädie maßgebend die Knochenqualität. Eine exakte Bestimmung der me-

chanischen Eigenschaften ist letztlich nur durch invasive destruierende biomechani-

sche Testverfahren möglich. Eine nicht destruktive Beurteilung der mechanischen 

Eigenschaften von Knochen kann derzeit indirekt durch Beschreiben von Struktur 

und Mineralisationsgrad in der radiologischen und histologischen Bildgebung erfol-

gen, wie z.B. durch DEXA oder Mikro-CT (vgl.1.1.2.). Diese Verfahren gelten derzeit 

in der klinischen Medizin als Standardmethoden. Es liegen jedoch experimentelle 

Studien vor, die eine strenge Korrelation insbesondere von Mineralisationsgrad und 

mechanischen Eigenschaften anzweifeln (Friedlaender et al. 2001) bzw. darauf hin-

weisen, dass der Mineralisationsgehalt nur einen von mehreren Faktoren darstellt, 

welche die mechanischen Eigenschaften bestimmen (Rho et al. 1998, Weiner et al. 

1998). Neben der makroskopischen Beurteilung erlangt daher gegenwärtig die Ein-

schätzung der biomechanischen Eigenschaften von Knochengewebe auch auf mik-

rostruktureller Ebene zunehmend an Bedeutung. Ein neuer, nicht destruktiver Ansatz 

wäre daher die direkte Visualisierung elastomechanischer Eigenschaften auf mikro-

struktureller Ebene durch Bestimmung der akustischen Impedanz des Gewebes. 

 

Die in der Literatur am meisten verwendete Methode zur Charakterisierung der e-

lastomechanischen Eigenschaften von Knochen stellt die Messung der akustischen 

Impedanz dar (Eckardt et al. 2001, Harten, Jr. et al. 1997), wobei diese Größe auch 

in den Reflexionskoeffizienten eingeht, der sich wiederum linear zu den Grauwertstu-

fen verhält (Qin et al. 2004, Hirsekorn et al. 1995) (vgl. 2.1.3.). Daraus folgt die Über-

legung, über die Grauwertbestimmung auf die mechanischen Eigenschaften rück-

schließen zu können. 
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Dieser Gedanke wurde in einem ersten Versuchsansatz durch Vergleich der Relati-

on der Werte akustischer Impedanz von neu gebildetem zu kortikalem Knochen  

überprüft. Hierbei konnten aber keine überzeugenden und reproduzierbaren Daten 

erhoben werden, da die verschiedenen Knochenareale eines Schnittes je nach ver-

wendeter Energiestufe in verschiedenen Helligkeitsstufen zueinander abgebildet 

wurden, sodass der neu gebildete Knochen einmal von höherer, einmal von niedri-

gerer Festigkeit im Vergleich zur Kortikalis erschien. Somit lässt sich bei vorliegen-

der Hypothese durch alleinige Betrachtung der Grauwertdarstellung keine verglei-

chende Aussage bezüglich der elastomechanischen Eigenschaften machen, wenn 

die Scan-Parameter innerhalb einer Untersuchung nicht konstant gehalten werden 

können. Standardisierte Einstellungen der Scan-Parameter existieren nicht und kön-

nen derzeit auch noch nicht begründet werden, da für jedes zu scannende Präparat 

die Einstellungen neu optimiert und kalibriert werden müssen. 

Es muss aber eingeräumt werden, dass sich beide Quotienten der Messwerte nahe 

1,0 befinden und nur zwei Messungen durchgeführt wurden. Deshalb könnte man 

aus vorliegenden Ergebnissen ebenso schließen, dass die elastomechanischen Ei-

genschaften der einzelnen im Fokus liegenden Messpunkte – unabhängig davon, ob 

von kortikalem oder neu gebildetem Knochen - ähnlich sind, aus der Gesamtheit  

aber letztlich die Qualität eines größeren Knochenareals resultiert. Somit liegt wieder 

die Problematik einer punktuellen Messung eines so inhomogenen Materials wie 

Knochen vor. Letztlich sind zur Bestätigung bzw. Widerlegung der Hypothese noch 

weitere Untersuchungen notwendig. 

 

Allerdings wurde ähnliches auch in einer anderen Studie festgestellt, in der gezeigt 

wurde, dass ein heller (oder dunkler) Grauwert nicht unbedingt hoher (oder niedri-

ger) Dichte oder großer (oder geringer) Elastizität entspricht. Der Kontrast variiert 

dabei sehr stark mit bereits kleinsten Veränderungen des Abstands zwischen Linse 

und Präparat oder mit der Oberfläche des Präparates. Deshalb bedeutet ein identi-

scher Grauwert nicht zwangsläufig gleiche mechanische Eigenschaften (Yu et al. 

1995.)  

Außerdem wurde gezeigt, dass bei der Knochenneubildung in der optischen Darstel-

lung kein Unterschied zwischen einem 75% mineralisierten Osteon zu einem voll-



77 

ständig mineralisierten, reifen Osteon besteht und somit in diesem Bereich kein Un-

terschied in der Grauwertdifferenzierung vorliegt (Qin et al. 2004). Es ergibt sich also 

ein identischer Reflexionskoeffizient sowie Impedanzwert für Osteone mit einem Mi-

neralisationsgehalt zwischen 75 und 100%. Für diesen Bereich erlaubt die Impe-

danzmessung keinen Rückschluss auf die mechanischen Eigenschaften der Osteo-

ne, denn es würden fälschlicherweise gleiche Werte trotz existierender Unterschiede 

erhoben werden. 

 

 

Abb. 23: Lineare Abhängigkeit zwischen Reflexionskoeffizienten des fokussier-
ten Punktes und Helligkeitsstufe bis zu einem Mineralisationsgehalt der 

Osteone von 75% (Qin et al. 2004) 

Die Aussagekraft und Validität der Messung der akustischen Impedanz zur Quantifi-

zierung der elastomechanischen Eigenschaften wird also durch zahlreiche Faktoren 

begrenzt.  

Die für Knochengewebe gemessenen Impedanzwerte sowie die Grauwertdarstellung 

werden auch von den jeweiligen Messbedingungen beeinflusst (Raum et al. 1999), 

sodass die Konstanthaltung derselben eine notwendige Voraussetzung ist.  

Es wurde gezeigt, dass ein signifikanter Anstieg der gemessenen Impedanzwerte 

identischer Strukturen mit steigender Ultraschallfrequenz besteht (Raum et al. 2004). 

Aus diesem Grunde können nur relative Werte verglichen werden, die mit identi-

schen Frequenzbereichen ermittelt wurden, eine absolute Aussage ist aber nicht 
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möglich. Weiterhin bewirkt die Einbettung des Knochenpräparates in Kunststoff wie 

Polymethylmethacrylat einen signifikanten Anstieg der gemessenen Impedanzwerte, 

der allerdings konstant innerhalb einer Messreihe bleibt und durch Kalibrierung aus-

geglichen werden kann (Zimmerman et al. 1994). 

Bei einer weiteren Untersuchung von kortikalem Knochen konnte gezeigt werden, 

dass unterschiedliche elastische Eigenschaften für transversale und axiale Schnitte 

ermittelt werden (Turner et al. 1999). Es wurde auch nachgewiesen, dass eine Ab-

hängigkeit der gemessenen Impedanzwerte vom Schnittwinkel der Knochensegmen-

te besteht (Smitmans 2001). Die mechanische Bearbeitung der Präparatoberfläche 

führt aufgrund der Inhomogenität und Varianz der Festigkeit in unterschiedlichem 

Maße zu einer Abtragung des Knochengewebes (vgl. 4.1.2.). Dadurch werden folg-

lich auch die lokalen mechanischen Eigenschaften verändert, sodass die Validität 

der Messung der akustischen Impedanz der bearbeiteten Probenoberfläche ange-

zweifelt werden kann (Eckardt et al. 2001). 

Die gemessenen Werte sind aufgrund der Heterogenität des Knochens folglich nur 

für den untersuchten Anteil der Gewebeprobe repräsentativ. Wegen der vielseitigen 

Problematik kann SAM derzeit nur als eine Ergänzung zur makroskopischen Beurtei-

lung der mechanischen Eigenschaften von Knochengewebe betrachtet werden.  

 

In einer Studie an menschlichem kortikalen und trabekulären Knochen wurde nach-

gewiesen, dass durch Grauwertbestimmung an standarisierten homogenen Körpern 

bekannter akustischer Impedanz das Erstellen einer Eichkurve für jedes einzelne 

untersuchte Präparat mittels SAM legitim ist, sodass jeder Graustufe des Knochen-

schnittes unter Beibehaltung der jeweiligen Scan-Parameter ein entsprechender Im-

pedanzwert zugeordnet werden kann (Bumrerraj et al. 2001). Dieser Versuchsansatz 

kann auch in einer dieser Untersuchung folgenden Arbeit übernommen werden. Die 

Bestimmung des Grauwerts von standardisierten homogenen Prüfkörpern (Plexiglas, 

Aluminium) bekannter akustischer Impedanz nach Optimierung der Scan-Parameter 

ermöglicht die Erstellung einer Eichkurve für jedes einzelne untersuchte Präparat, 

sodass durch Ermittlung des Grauwertes von Knochengewebe indirekt dessen akus-

tische Impedanz unter für die jeweilige Probe konstanten Bedingungen bestimmt 

werden kann. Allerdings kann die Messung der akustischen Impedanz und somit der 
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elastischen Eigenschaften nur lokal erfolgen (Hirsekorn et al. 1995) und es ist frag-

lich, inwiefern über die punktuell gemessene akustische Impedanz die Biomechanik 

eines so heterogenen, anisotropen Materials wie Knochengewebe wirklich sinnvoll 

beurteilt werden kann. 

Darüber hinaus ist zu vermerken, dass weder die Schallgeschwindigkeit noch die 

Dichte, aus denen sich die akustische Impedanz berechnet, durch SAM direkt ge-

messen werden können (Bumrerraj et al. 2001) und somit die Legitimität einer Cha-

rakterisierung von mechanischen Knocheneigenschaften über die akustische Impe-

danz noch mehr in Frage gestellt werden kann. 

 

Knochen weist eine äußerst komplexe Organisation auf und ist aus strukturell hierar-

chische Ebenen aufgebaut, wobei jede Ebene eigene mechanische Eigenschaften 

besitzt, die zueinander in Wechselwirkung stehen und letztlich als Ganzes die Bio-

mechanik des Knochens bestimmen (Weiner et al. 1998). Dieser Aufbau stellt gene-

rell Methoden, die nur eine der funktionellen Ebenen erfassen können, in Frage. 

Prinzipiell ist kein Rückschluss von den biomechanischen Eigenschaften im mikro-

strukturellen Bereich auf das elastomechanische Verhalten des Knochens auf 

makroskopischer Ebene möglich. Die Begründung dafür liegt zwar in der Inhomoge-

nität des Knochengewebes, wobei die Erklärungsansätze sehr stark differieren.  

Zum einen besteht die Meinung, dass die elastomechanischen Eigenschaften des 

Knochengewebes vor allem durch den makroskopischen Knochenaufbau bestimmt 

werden und wenig von mikroskopischen Strukturen wie der Ausrichtung der Kristalle 

(Eckardt et al. 2001). In einer weiteren Untersuchung wurden Ergebnisse erhoben, 

die diese These unterstützen. Es wurde mit SAM ermittelt, dass prämenopausaler, 

gesunder Knochen eine niedrigere akustische Impedanz besitzt als der osteoporoti-

scher Knochen der Vergleichsgruppe, der wiederum in den durch SAM erzeugten 

Bildern mehr helle Bereiche aufweist, welche eine höhere akustische Impedanz so-

wie Elastizität und Dichte implizieren (Hasegawa et al. 1995). Somit scheinen die 

elastomechanischen Eigenschaften von Knochengewebe auf mikroskopischer Ebe-

ne keine Aussage für das Frakturrisiko des gesamten Knochens zu ermöglichen.  

Andere Autoren betrachten die Osteone, deren lamellären Aufbau sowie die Ausrich-

tung der Lamellen, als mechanische Basiseinheit des kortikalen Knochengewebes, 
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welche die größte Bedeutung für die Bestimmung der individuellen mechanischen 

Knocheneigenschaften besitzt (Weiner et al. 1999, Ascenzi 1988). Somit könnte eine 

Bestimmung der elastomechanischen Eigenschaften von Osteonen, wie in vielen 

Studien unternommen, durchaus Rückschluss auf die Mechanik des gesamten Kno-

chens erlauben. Ähnlich ist die Auffassung, dass im mikroskopischen Bereich die 

mechanischen Eigenschaften des Knochens vor allem durch den Verlauf der kolla-

genen Fasern, der gemäß der lokalen Anforderungen an den Knochen angepasst 

ist, charakterisiert werden (Junqueira et al. 1996) und nicht mit der Messung der  

akustischen Impedanz erfasst werden.  

Auf makroskopischer Ebene soll dagegen die Festigkeit des Knochens maßgeblich 

vom Verlauf der Spongiosabälkchen, der überwiegend den Hauptspannungslinien 

entspricht, bestimmt werden (Junqueira et al. 1996) sowie vom Mineralisationsgehalt 

des Knochens, von dem auch die durch SAM gemessene akustische Impedanz letzt-

lich abhängt und der für manche Autoren sogar den wichtigsten Parameter für des-

sen Festigkeit darstellt (Burstein et al. 1975).  

 

Auch bezüglich des hierarchischen Aufbaus und der Strukturebenen besteht in der 

Literatur Uneinigkeit. Manche Autoren unterteilen Knochen in sieben strukturelle  

Ebenen, die die mechanischen Eigenschaften des Knochens bestimmen (Weiner et 

al. 1998), andere nur in fünf (Rho et al. 1998). Es besteht keine einheitliche Auffas-

sung über die Biomechanik des Knochens bzw. die Bedeutung und Wichtung der 

einzelnen Determinanten für die funktionellen und mechanischen Eigenschaften. 

Somit ist also fraglich, ob und wie SAM zur Beurteilung der Festigkeit bzw. Biome-

chanik von Knochen angewendet werden kann, da mit dieser Methode momentan 

Knochengewebe nur auf der Ebene von Osteonen untersucht bzw. bezüglich  

elastomechanischer Eigenschaften quantifiziert werden kann und auch diese Cha-

rakterisierung anzweifelbar ist. Die Biomechanik wird aber von zahlreichen einzelnen 

strukturellen Faktoren sowie deren Wechselwirkungen untereinander bestimmt 

(Weiner et al. 1998).  

 

Die Heterogenität des Knochengewebes stellt ein für die Ultraschallmikroskopie der-

zeit nicht lösbares Problem dar, da die Messung der akustischen Impedanz als Pa-
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rameter für die Beuteilung elastomechanischer Eigenschaften von Knochen nur für 

die jeweils untersuchten Anteile der Gewebeprobe Gültigkeit besitzt. Ein Rück-

schluss auf die Mechanik größerer Bereiche oder des gesamten Knochens erscheint 

mit dieser Methode aber nicht möglich, da z.B. trotz einer Frakturlinie die punktuelle 

Messung eines bestimmten Bereiches auf mikroskopischer Ebene hervorragende 

Werte liefert, der Knochen insgesamt aber trotz guter mikroskopischer Qualität 

makroskopisch instabil ist. Die elastomechanischen Eigenschaften eines solch in-

homogenen, anisotropen Gewebes lassen sich nur schwer quantifizieren. Deshalb 

stellt sich generell die Frage, ob die Ultraschallmikroskopie eines so heterogenen 

Gewebes valide Ergebnisse liefert.  

SAM bietet gegenüber den destruktiven Methoden aber den Vorteil der Wiederhol-

barkeit mit geringerem Messfehler und höherer Präzision (Hasegawa et al. 1995). 

Allerdings kann SAM die biomechanischen Methoden nur ergänzen und zumindest 

derzeit nicht ersetzen, zum einen wegen der bereits erläuterten Problematik, zum 

anderen auch aus technischen Gründen, da der gesamte Knochen nicht komplett 

erfassbar ist, was für die klinische Medizin von hoher Relevanz ist. 

 

Letztlich stellt SAM eine viel versprechende, nicht destruktive Methode dar, die In-

formationen von neuer Aussagekraft und Bedeutung über die Morphologie und Qua-

lität von Knochengewebe liefert, die die Erkenntnisse aus anderen mikroskopischen, 

histologischen und mechanischen Untersuchungen ergänzen kann und somit die 

Kenntnisse über das komplexe Gewebe Knochen bedeutend erweitert. Bereits heute 

liefert SAM valide histomorphometrische Werte von Knochengewebe und stellt somit 

eine gleichwertige Methode im Vergleich zu MR bei etwa gleicher Auflösung für die 

Beurteilung von Knochengewebe dar. 

Die Ergebnisse dieser Studie sind bedeutsam für die Grundlagenforschung, da SAM 

zukünftig besser verfügbar sein könnte als MR. Ferner stellt die quantitative SAM 

eine potentielle Methode dar, um elastomechanische Eigenschaften von Knochen-

gewebe nicht invasiv zu bestimmen, sobald diese Methode diesbezüglich ausgereift 

ist und konstante bzw. valide Werte liefert.  
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5. Zusammenfassung 

Scanning Acoustic Microscopy (SAM) stellt ein nicht invasives Bildgenerierungs- und 

Bildanalysesystem dar mit einer Auflösung ähnlich der des Lichtmikroskops, die eine 

Darstellung von mikroskopischen Strukturen ohne Anwendung von Färbetechniken 

erlaubt. Aufgrund dieser Eigenschaften wird SAM ein großes Potential zur histo-

morphometrischen und biomechanischen Charakterisierung von Knochengewebe 

zugesprochen.  

In dieser Untersuchung sollten die Anwendungsmöglichkeiten von SAM zur Darstel-

lung und Beurteilung von neu gebildetem Knochen bei osteologischen Fragestellun-

gen erarbeitet werden. Des Weiteren wurde SAM bezüglich Bildgenerierung und 

Histomorphometrie mit der Mikroradiographie - einer Standardmethode zur histo-

morphometrischen Untersuchung von kalzifiziertem Knochengewebe - qualitativ und 

quantitativ verglichen, um die Validität von SAM zu prüfen. Der Forschungsschwer-

punkt liegt derzeit auf der Möglichkeit zur Charakterisierung der elastomechanischen 

Eigenschaften von Knochengewebe. Deshalb wurde zudem ein Versuchansatz ent-

wickelt, um durch eine Grauwertanalyse anhand bereits erstellter Bilder die elasto-

mechanischen Eigenschaften des Knochengewebes zu untersuchen.  

Die 42 transversalen, unentkalkten Knochenschnitte stammten aus einem Segment-

defektmodell der Schafstibia, aufgefüllt mit Bone Morphogenetic Protein-7 und auto-

genem Knochenmark. Nach Einbettung in Methylmetacrylat wurden die Präparate 

mittels konventioneller Mikroradiographie und SAM dargestellt. Anschließend erfolg-

ten die Beurteilung von 40 SAM-Bildern bezüglich der qualitativen Abbildung des 

neu gebildeten und kortikalen Knochens sowie der qualitative und quantitative Ver-

gleich der durch SAM und MR gewonnenen Bilder. Dabei wurden die beiden Metho-

den durch Messung der neu gebildeten Knochenfläche histomorphometrisch analy-

siert. Zuletzt wurde die Möglichkeit zur Charakterisierung der elastomechanischen 

Eigenschaften von Knochengewebe durch eine Grauwertanalyse zweier Abbildun-

gen eines identischen Knochenschnittes bei unterschiedlichen Scan-Parametern 

betrachtet.  
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SAM überzeugte als Bildgenerierungsverfahren, um Knochengewebe auf mikrosko-

pischer Ebene darzustellen. Dabei konnte durch Anwendung geeigneter Scan-

Parameter eine deutliche Abgrenzbarkeit von neu gebildetem zu kortikalem Knochen 

erreicht werden. Im qualitativen Vergleich von SAM und MR erlaubte die Ultra-

schallmikroskopie Bilder höherer Auflösung sowie eine differenzierte Grauwertdar-

stellung gemäß der akustischen Eigenschaften. Die durch SAM und MR erhobenen 

Werte korrelierten sehr gut miteinander, es konnte kein signifikanter Unterschied 

zwischen den beiden Methoden erhoben werden. Die Beurteilung der elastomecha-

nischen Eigenschaften über eine Grauwertanalyse erbrachte uneinheitliche Ergeb-

nisse, da identische Knochenstrukturen je nach verwendeten Scan-Parametern in 

unterschiedlichem Helligkeitsverhältnis abgebildet wurden. 

 

SAM stellt eine viel versprechende Methode dar, um Knochengewebe nicht invasiv 

zu visualisieren und zu charakterisieren. SAM ermöglicht eine neue Qualität der Bild-

gebung basierend auf den akustischen bzw. elastomechanischen Eigenschaften des 

untersuchten Gewebes. Dies qualifiziert SAM zu einer einzigartigen Methode, die 

eine hoch aufgelöste Abbildung von Knochen- und Weichteilgewebe erlaubt. Die 

vielfältige Darstellung eines identischen Präparates durch SAM erweitert das Beur-

teilungsspektrum deutlich. Im Vergleich zur Mikroradiographie stellt SAM eine äqui-

valente Methode für histomorphometrische Messungen dar und kann diese durchaus 

ersetzen, insbesondere auch aufgrund der qualitativen Vorteile der Abbildung. Aller-

dings ist SAM derzeit wegen der noch zeitintensiven Bilderzeugung nicht in dem 

Umfang anwendbar wie die MR. Eine zukünftige Anwendung von SAM zur Beurtei-

lung elastomechanischer Eigenschaften von Knochengewebe scheint möglich, ist 

derzeit aber limitiert durch zahlreiche Faktoren wie fehlende Standardisierung der 

Messungen, der Größe des erfassbaren Knochengewebes sowie dessen Inhomoge-

nität, aber auch uneinheitlicher Ergebnisse zur Validität der Messung und deren 

Aussagekraft sowie Relevanz. Diese Studie liefert bedeutsame Erkenntnisse für die 

Grundlagenforschung, um die Anwendbarkeit des SAM bei osteologischen Frage-

stellungen zu erweitern und zu optimieren. 
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Anhang 

Tier-Nr. Gruppe  Tier-Ident. Ebene 1 Ebene 3 Ebene 5 

            
1 1 403 41,58 47,99 67,38 
2 1 474 164,36 13,31 72,17 
3 1 472   182,87 165,56 
4 1 470 52,73 98,46 58,32 
5 1 431 177,35 0 47,17 
            

Mittelwert     109,01 68,53 82,12 
SD     96 74,39 47,61 

            
            
6 2 430 117,37 0 137,3 
7 2 432 100,31 44,57 127,7 
8 2 10 245,6 192,45 267,67 
9 2 424 216,56 35,86 37,26 
10 2 427 29,62 0 26,282 
            

Mittelwert     141,89 54,58 119,24 
SD     88, 41 79,71 97,2 

            
            

11 3 466 411,26 227,53 289,35 
12 3 462 282,09 598,62 247,08 
13 3 421 317,58 229,48 80,05 
14 3 420 241,7 229,13 249,5 
            

Mittelwert     313,16 321,19 216,5 
SD     72,38 184,96 93,01 

 
Tabelle 2: SAM – Gesamtfläche des neu gebildeten Knochens der einzelnen Knochenquer-

schnitte  
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Gruppe Tier-Ident. Ebene  SAM MR 

1 403 1 42,58 101,52 
    3 47,99 52,21 
    5 67,38 45,68 
1 474 1 164,36 170,16 
    3 13,31 13,13 
    5 72,17 99,55 
1 472 1   261,71 
    3 182,87 189,89 
    5 165,56 255,77 
1 470 1 52,73 55,15 
    3 98,46 85,53 
    5 58,32 47,3 
1 431 1 177,35 164,88 
    3 0 0 
    5 47,17 35,87 
2 430 1 117,37 105,68 
    3 0 0 
    5 137,3 166,78 
2 432 1 100,31 94,09 
    3 44,57 36,19 
    5 127,7 112,12 
2 10 1 245,6 138,73 
    3 192,45 170,34 
    5 267,67 152,77 
2 424 1 216,56 132,88 
    3 35,86 70,11 
    5 37,26   
2 427 1 29,62 41,98 
    3 0 0 
    5 26,28 14,98 
3 466 1 411,26 391,88 
    3 227,53 225,38 
    5 289,35 273,35 
3 462 1 282,1 278,36 
    3 598,62 593,98 
    5 247,08 275,02 
3 421 1 317,58 315,94 
    3 229,48 208,31 
    5 80,05 54,98 
3 420 1 241,7 200,3 
    3 229,13 231,13 
    5 249,5 133,11 

 
Tabelle 3: Gegenüberstellung der Werte der neugebildeten Knochenfläche auf den durch SAM 

und MR generierten Bildern 
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472-3 Messung Fläche 1 Fläche 2 Fläche 3 Summe   
  1 132,87 54,56 -1,61 185,82   
  2 130,53 55,56 -1,99 184,1   
  3 132,41 56,56 -2,31 186,66 Max 
  4 130,56 55,94 -2,44 184,06   
  5 128,39 54,18 -2,09 180,48 Min 
  6 129,75 54,41 -1,69 182,47   
  7 132,53 54,62 -1,68 185,47   
  8 131,2 53,67 -1,79 183,08   
  9 129,7 53,98 -1,89 181,79   
  10 129,98 54,56 -1,66 182,88   
  11 131,06 55,52 -1,85 184,73   
  12 131,41 55,13 -1,69 184,85   
      183,87 Mittelwert
          1,79 SD 

 
Tabelle 4: Messungen zur Bestimmung des persönlichen Messfehlers durch wiederholte Mes-

sung derFlächen eines Knochenquerschnittes 
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Abkürzungsverzeichnis 

Å  Angström (1 Å = 10-10 m) 

Al2O3  Saphir 

BMP  Bone Morphogenic Protein 

BSE  Back Scattered Electron Microscopy 

MR  Mikroradiographie 

MRI  Magnetresonanztomographie 

OP  Osteogenic Protein 

SAM  Scanning Acoustic Microscopy 

TEM  Transmission Electron Micrcoscopy 
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