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Kurzfassung

In Industrienationen sinddsartige Neubildungen von Gewebe (Krebs) eine der be-
deutendsten Todesursachen. Bei rechtzeitiger Therapie ergeben sich deutbth g
gereUberlebensraten, jedoch sindifre Neubildungen und deren Vorformen generell
schwieriger zu erkennen und korrekt zu diagnostizieren. Wesentlicher Bestandteil der
Diagnose ist die Klassifikation der Neubildung biglich des Differenzierungsgrades

der Zellen, der bislang nuiber die Entnahme einer Biopsie und deren anschlie3en-
der histologischer Aufbereitunig vitro bestimmbar ist. Dazu wird die Gewebeprobe

im pathologischen Labor fixiert, in Scheiben der Dicke einer Zellschicht geschnitten,
gefarbt, mikroskopiert und pridr anhand der Morphologie des Zellverbandes beur-
teilt. Epitheliale Neubildungen (Karzinome) der Obé&cthen von Haut und Hohlorga-

nen waren einer Histologién vivo zuganglich, jedoch &nnen konventionelle Mikro-
skope einzelne Zellschichten aufgrund der starken Steuung in Gewebevolumina nicht
darstellen. Ein Instrumentif die in vivo-Histologie ware winschenswert und sollte
klein genug @ir den endoskopischen Einsatz sein, um beispielsweise auch in dem im
Rahmen der krherkennung so bedeutsamen Verdauungstrakt anwendbar zu sein.

Konfokale Mikroskopie und optische Karenztomographie sind tomographische Ver-
fahren, bei denen der Anteil gestreuten Lichts an der Bildint&nhdéautlich reduziert

ist und die unter Verwendung von Lichtwellenleitern miniaturisierbar sind. In biolo-
gischem Gewebe erzielt die konfokale Mikroskopie Informationstiefen big)zum

und eine hohe laterale AdBung, vahrend die optische K@mnenztomographie auf-
grund des interferometrischen Kaenzfilters eine hohe Dynamik mit Informations-
tiefen vonl mm erreicht, ohne aber eine mikroskopische laterale@ufhg aufzuwei-
sen. Die optische Kdrenzmikroskopie vereint die Vorteile beider Verfahren, indem
sie Konfokalitat und Kolarenzfilter kombiniert. Die Bildaufnahme erfolgt lateral bei
fester axialer Lage des Karenzfilters, weshalb zum Messen des die Bildinformation
darstellenden Kafrenzgrades eine Phasenmodulation im Referenzarm des Interfero-
meters eingefhrt wird. Diese Arbeit entwickelt in drei Teilen die optische kodnz-
mikroskopie in Richtung eines Systenis tlie endoskopischi& vivo-Histologie.

Im ersten Teil wird ein optisches Karenzmikroskop im Labormalf3stab aufgebaut und
die Eignung der Bildgebungdif die Anwendung auf Epithelien des Verdauungstrakts
untersucht. Es arbeitet bei der Zentralwelfgre A\, = 1310nm und besitzt eine
Koharenzinge vonl4,4 um. Seine laterale Aufisung liegt beil 45 ym, die axiale
Auflosung bei3,0 um. Bildrasterung und Phasenmodulation im Referenzarm erfol-
gen piezoelektrisch. Das phasenmodulierte Interferenzsignal wird von zwei Lock-In-
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Verstarkern demoduliert. Bei Blockieren des Referenzarms wird der Aufbau zu einem
konventionellen konfokalen Reflexionsmikroskop, was genetelMergleiche zwi-
schen optischer Ka@renz- und konfokaler Reflexionsmikroskopie herangezogen wird.
So erreicht das optische Karenzmikroskop eine u28 dB bessere Dynamik und ist
Aberrationen gegeiber weniger empfindlich. Robuste urnid flen klinischen Einsatz
relevante Algorithmen zur automatisierten Inbetriebnahme eines optischémdtah
mikroskops werden entwickelt, insbesondere zur Fokussierung auf die Gewebeober-
flache, zum Abgleich derdangen von Proben- und Referenzarm und zum Einstellen
der Amplitude der Phasenmodulation. Die Punktbildfunktion des optischear&oh-
mikroskops wird als Funktion der Referenzaamge vermessen und unter Bezug auf
die Autokorrelationsfunktion der Lichtquelle interpretiert. Sie wird unter anderem her-
angezogen, um Blichkeiten der Reduktion von Speckles vorzuschlagen. Das objekt-
phasenkorrelierte Streifenartefakt wird erstmals beschrieben. Zur Erfassung der Topo-
logie von Oberthchen wird eine sehr einfache Methode zur Ableitung von hochauf-
gelosten Isophasenlinien im Abstang/8 vorgestellt. Bei allen Epithelien des Ver-
dauungstrakts@nnen Zellmembranen identifiziert werden. Platten- und Zylinderepi-
thel konnen anhand der azimutal gemittelten Leistungsspektren vonatiexfinahen
Bildern automatisiert voneinander unterschieden werden.

Im zweiten Teil werden die mathematischen Grundlagen zur rechnerbasierten Simula-
tion der Bildgebung eines optischen Koknzmikroskops erarbeitet. Simuliert wiid f

jede Bildzeile das Signal der zeitadoigigen, detektierten Intengitsowie die Demo-
dulation dieses Signals. Das Gewebemodell besteht aus beliebig vielen reflektierenden
Grenzflchen. Die spektrale Leistungsdichte der Lichtquelle ist als Summe beliebig
vieler causgormiger Verteilungen modellierbar. Die Simulation wird erfolgreich an-
gewendet, um die Ursache des objektphasenkorrelierten Streifenartefakts nachzuwei-
sen. Neben dem Vergleich mit dem Experiment wird das Ergebnis theoretisch unter-
mauert, was eine verfeinerte Unterscheidung zwischen verfahransiriten und jus-
tagebedingten Ursachen des Artefakts erlaubt. Eine Strategie zur Minimierung des kri-
tischen justagebedingten objektphasenkorrelierten Streifenartefakts wird aufgezeigt.

Im dritten Teil wird basierend auf den gewonnenen Erkenntnissen ein implementierba-
res Konzeptiir ein endoskopisches optisches Bodnzmikroskop erarbeitet. Eine ge-
eignete konfokale Sonde wird erstmals vorgestellt. Sie erreicht mittels eines kardanisch
gelagerten, miniaturisierten Rasterspiegels eine BildrateOvoHz. Zur elektroopti-

sche Phasenmodulation mittels eines Lithiumniobatkristalls bei der FredQéhiAz

wird eine Impedanzwandlungsschaltung entworfen, um einen leistungsschwachen Os-
zillator als Treiber einsetzen zwknen. Zur Demodulation des hochfrequent phasen-
modulierten Interferenzsignals wird eine kosténgtige analoge Schaltung aufgebaut.
Neben weiteren Anpassungen an die im Vergleich zum Laboraufiiaeré Bandbreite

der Bildaufnahme werden Randbedingungardien klinischen Einsatz biécksichtigt.

Zusammenfassend wurde die bisher nur im Labor realisierte optiscléétmmikro-
skopie so analysiert und weiterentwickelt, daf im Anschluf3 mit einem Industriepartner
mit der Implementierung eines innovativen, produktnahen Prototyps begonnen werden
konnte, durch den sich das im Hinblick auf die endoluminale Mikroskopie hier nach-
gewiesene Potential der optischen Kodnzmikroskopie entfalteroknen wird.



Abstract

Malignant neoplasia (cancer) are among the most significant causes of death in indu-
strialized countries. Early therapy leads to clearly better survival rates, however, early
stage neoplasia and their prestages are generally harder to detect and diagnose cor-
rectly. Essential for diagnosis is the classification of the neoplasm with regard to its
cellular differentiation (grading), which up to now can only be determined by taking

a biopsy which then has to be processeditro in a pathological laboratory. In de-

tail, the sample is fixed, cut into slices as thick as a cellular layer, stained, observed
microscopically and assessed primarily with regard to the morphology of the cellular
arrangement. Epithelial neoplasia (carcinoma) of the surfaces of skin or hollow organs
would be accessible to histology vivo, but conventional microscopes cannot image
single cellular layers because of the strong scattering within tissue volumes. A devi-
ce forin vivo-histology would be desirable. It should be small enough for endoscopic
use, for example in the gastrointestinal tract, which is important to early recognition
programmes.

Confocal microscopy and optical coherence tomography are tomographic methods,
which effectively filter scattered light that otherwise would contribute to image in-
tensity. They can be miniaturized using optical fibers. In biological tissue, confocal
microscopy yields information depths of upi0 m and a high lateral resolution. In
contrast, optical coherence tomography offers high dynamics with information depths
of 1 mm by using an interferometric coherence gate, but does not provide microscopic
lateral resolution. Optical coherence microscopy merges the advantages of both me-
thods by combining confocality with coherence-gated imaging. Images are acquired
in lateral direction at a fixed axial position of the coherence gate. Therefore, a phase
modulation has to be employed in the interferometer’s reference arm to measure the
degree of coherence and thus the image intensity. This three-part work develops optical
coherence microscopy towards a system for endoscopivo-histology.

In the first part an optical coherence microscope is set up on a laboratory scale to inve-
stigate to which degree confocal low-coherence reflectometry can be applied to image
epithelial layers of the gastrointestinal tract. A central wavelength ef 1310 nm is

used, and the coherence lengthi4s4 ym. Lateral and axial resolutions atet5 ym

and3,0 um, respectively. Scanning of the sample as well as the phase modulation in

the reference arm are performed piezoelectrically. The phase-modulated interference
signal is demodulated using two lock-in amplifiers. The setup can be converted to a
conventional confocal reflection microscope by blocking the reference arm. This is
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generally employed to compare optical coherence and confocal reflection microscopy.
For example, the optical coherence microscope provid8sl® improvementin dyna-

mics, and it is less sensitive to aberrations. Robust and clinically relevant algorithms for
the automated initialization of an optical coherence microscope are developed. They
include algorithms for focussing onto the tissue surface, adjusting the lengths of the
sample and reference arms and setting the amplitude of the phase modulation. The
point spread function of the optical coherence microscope is measured as a function
of the reference arm length and interpreted regarding the autocorrelation function of
the light source. It is, among other techniques, used to propose ways to reduce speck-
les. The fringe-like artifact related to the object phase is described for the first time. A
very simple method to determine surface topologies is introduced, with which highly
resolved isophase lines separated\py8 can be derived. Cellular membranes can be
identified for all epithelial layers of the gastrointestinal tract. Columnar and squamous
epithelium can be automatically distinguished based on azimutally averaged power
spectra of images recorded close to the surface.

In the second part mathematical foundations for the computer-based simulation of the
imaging of an optical coherence microscope are worked out. For each line of an image
the signal of the time-dependent detected intensity is simulated as well as the demo-
dulation of this signal. The tissue model comprises an arbitrary number of reflecting
boundary faces. The spectral power density of the light source can be modelled as
a sum of an arbitrary number @faAussan distributions. The simulation is applied
successfully to provide evidence for the cause of the fringe-like, object phase-related
artifact. Besides being compared to an experiment, the result is substantiated theoreti-
cally, which leads to a refined discrimination between two causes of the artifact, one of
which is inherent to the imaging method itself while the other is due to alignment issu-
es. A strategy to minimize the critical fringe-like, object phase-related artifact caused
by misalignment is shown.

In the third part a realizable concept for an endoscopic optical coherence microscope is
developed based on the results yielded before. A suitable confocal probe is presented
for the first time. Using a gimbal-mounted miniaturized mirror for scanning, it achieves
an image rate of,5 Hz. For an electrooptic phase modulation with a lithium niobate
crystal at1l0 MHz frequency an impedance-converting circuit is desiged to enable the
use of a low-power oscillator to drive the modulation. For the high-frequency demo-
dulation of the interference signal an economical analog circuit is set up. The concept
includes additional adaptions to the increased bandwidth of image acquisition, which is
significantly higher compared to the laboratory setup. In addition, boundary conditions
for a clinical application are taken into account.

Until now optical coherence microscopy has only been realized in a laboratory envi-
ronment. Based on the analytical results and technological advances of this work, the
implementation of an innovative prototype has been initiated together with a medical
device company. The promising potential of optical coherence microscopy for endolu-
minal microscopy presented here will be unfolded with this prototype.



Kapitel 1

Einleitung

The human body can be described as a machine controlled by the world’s
most sophisticated microcomputer, about the size of a grapefruit and large-
ly self-programmabld...] To a large extent, the machine is self-repairing.
However, in the event of a malfunction, diagnosis of the problem (and its
correction) should be achieved ideally without lifting the bonnet and with
minimal damage to external bodywork or internal components.

(Boddy und Morucci 2001)

Wahrend sich die optische Kahenztomographie im vergangenen Jahrzehnt zu ei-
nem endoluminal einsetzbaren Verfahren entwickelt hat umdphthalmologische
Anwendungen bereits Gigie angeboten werden, steht die Bodmzmikroskopie noch

eher abseits des Forschungsinteresses, nicht zuletzt weil aufgrund ihrer technisch an-
spruchsvolleren Demodulations- und Sondenkonzepte eine kommerzielle Nutzung au-
genblicklich wenig attraktiv scheint.

Dennoch muf3 davon ausgegangen werden, daf} eindvdrss der Bildgebung der
optischen Korenzmikroskopie und der damit verbundenen technologisclieteid

der Schiissel fir eine Einfihrung der optischen K@hnenztomographie mit hoher late-
raler Auflosung sein wird. Am Endednnte sich somit ein System etablieren, das die
einfache Demodulation der optischen Koénztomographie mit den Sondenkonzep-
ten der optischen Kdrenzmikroskopie kombiniert. Abgesehen von Entwicklungen in
Fortfuhrung der hier gxsentierten Ergebnisse gibt es aber derzeit weltweit keine Ver-
suche, die optische K@nenzmikroskopie in eine endoluminal anwendbare Form zu
bringen.

Die vorliegende Arbeit untersucht die Bildgebung mit einem optischerakatzmi-
kroskop in Hinblick auf eine Anwendung im Verdauungstrakt. Erstmals wird ein Kon-
zept {Ur den endoluminalen Einsatz der optischen &amzmikroskopie erarbeitet. Ein
konfokales Rastermikroskop wird vorgestellt, bei dem die Rasterung auf einem elek-
trostatisch angetriebenen und kardanischen gelagerten Mikrospiegel beruht.

Kapitel 1 und 2 definieren den Begriff der endoluminalen Mikroskopié&ugelrn das

1
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Funktionsprinzip des konfokalen Mikroskops und stellen die optischeaiawtzmi-
kroskopie im Vergleich zur optischen Kafenztomographie vor. Sie fassen damit die
physikalischen Grundlagen einer endoluminalen optischerakotzmikroskopie zu-
sammen, wobei besonders Abschnitt 2.2.3 mit den Abbildungen 2.7 bis 2.9 didaktisch
uber bisherige Darstellungen (Hoeling u. a. 2000) der Demodulationstechnik hinaus-
geht. Der medizinische Hintergrund wird nur umrissen. Anhang C gelit daffas-
sender auf die Anatomie der Hohlorgadmwde, Neubildungen von Gewebe und die
endoluminale Diagnostik ein.

In Kapitel 3 wird das in Form eines Laboraufbaus entwickelte optischeak&wiz-
mikroskop beschrieben. Seine Komponenten werden charakterisiert. Algoritiimen f
ein effizientes Mikroskopieren werden vorgestellt, und die Bildgebung, einschlie3lich
beobachteter Artefakte, wird anhand technischer und biologischer Proben untersucht.

Ein beobachtetes Artefakt sind Inte@ggschwankungen, die mit der Objektphase kor-
reliert sind. Dieseiihren beispielsweise bei planaren Objekten zu Streifen. Die Ur-
sache hiedr war nicht klar ersichtlich, konnte aber mit Hilfe einer rechneiigizstn
Simulation als teilweise verfahrensdntent, prindr aber justagebedingt identifiziert
werden. Diese Simulation der Bildentstehung im optischenaketzmikroskop wird

in Kapitel 4 erarbeitet und auf das Problem angewendet.

Als Blick in die Zukunft geht Kapitel 5 unter Bezug auf die Ergebnisse der Kapi-
tel 3 und 4 auf die bereits teilweise realisierte Konzeption eines endoluminal ein-
setzbaren optischen Karlenzmikroskops ein. Dazu soll ein miniaturisiertes Laser-
Rastermikroskop in den Aufbau integriert werden, welches eine Bildrate von minde-
stens),5 Hz erreicht. Als Folge rissen die Komponenteirf Modulation, Detektion

und Demodulation der im Vergleich zum Laboraufbau deutlichdren Pixelrate an-
gepaldt werden.

Angesichts des an einigen Stellen umfangreichen Gebrauchs von Symbolen, besonders
fur mathematische und physikalischedGen, wird der Leser auf das Symbolverzeich-
nis im Verzeichnisteil am Anfang hingewiesen.

1.1 Endoluminale Mikroskopie

Die Mikroskopie in der medizinischen Diagnostik besutkt sich heute auh vitro-
Untersuchungen von Resektaten durch die Pathologie. D&tagiTeil dieser Unter-
suchungen hat die Klassifikation von Neubildungen zum Ziel. Die Resektate sind ei-
nerseits ganze Organteile, die postoperativ ausgewertet werden, andererseits aber auch
Biopsien mit Volumina von wenigen Kubikmillimetern, deren Auswertung Einflu3 auf

die unmittelbare Therapie hat und daher auch intraoperativ erforderlich sein kann.

Je nach Priorét und erforderlicher Diagnosequalitvergehen zwischen Entnahme
und Befundung eine Stunde bis wenige Tage. Zur Entnahme einer Biopsie ohne of-
fenen Zugang muf3 die Biopsiezange durch einen Trokar oder den Arbeitskanal eines
Endoskops ein- und mit dem Resektat wieder alggefverden. Nach dem Transport
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in die Pathologie erfolgt vor dem Mikroskopieren diéaparation durch Anfertigung
von 2 um bis 10 ym dicken Dinnschnitteh, die zur Kontrastbildung eingafbt wer-
den, oft beispielsweise mitdnatoxylin-EosiA.

Aus diesem zeitlich und personell hohen Aufwand resultieren mehrere Nachteile:

e Diagnose und Therapigknen in der Regel nicht in derselben Sitzung oder nur
mit zeitlicher Verdgerung durchgéhrt werden, was zu einer Mehrbelastung
des Patienterithrt. Personal- und Raumresourcen werden gebunden.

e Ublicherweise bnnen nur wenige Biopsien genommen werden, insbesondere ist
ein Screening ganzer Gewebeareale nicht denkbar.

e Eine interaktive Auswahl der zu biopsierenden Stelle ist nictglmh, weil
die Auswertung der gerade entnommenen Biopsie noch nicht vorliegt. Dadurch
hangt die Qualit der Auswahl stark von der Erfahrung des Arztes ab.

e Regelnalliges, invasives Biopsieren, wie es bei der Vierquadrantenbiopsie im
Osophagus erforderlich ist, kann aufgrund von Narbenbildung ein&ige vi-
suelle Beurteilung des betroffenen Gewebes beghtrgen oder unigglich ma-
chen.

Die Bedeutung der minimalinvasiven Operationsmethoden nimmt aufgrund der durch
den technischen Fortschritt bedingten Erweiterung des Operationsspektrums und der
erhbhten Nachfrage durch den Patienten zu. Vor allem werden durch die steigende Ak-
zeptanz von Vorsorgeuntersuchungettiger Neubildungen in BEhstadien erkannt

und dadurch noch minimalinvasiv und mit bessetirerlebensraten therapiert wer-

den lbnnen. Kinftig werden somit immer mehr Biopsien ohne offenen Zugang, also
laparoskopisch oder endoskopisch, gewonnen werden.

Es besteht daher medizinisches und wirtschaftliches Interesse an einer noninvasiven
und instantanen Biopsietechnik. Der Pathologarke dabei telemedizinisch in die
Diagnose einbezogen werden. Dies macht es erforderlich, endoldmiikabskopie-

ren zu lonnen.

1.1.1 Definition der endoluminalen Mikroskopie

Endoluminale Mikroskopie bezeichne also die diagnostische Mikroskopie zur Darstel-
lung der Gewebemorphologie mit zebuér bis subzell@rer Aufbsung innerhalb ei-

nes Hohlorgans des lebenden Organismus ohne Resektion. Die zur Erstellung solcher
optischer Schnitte abzubildenden Ebenen sollen dabei lateral-lateral (parallel zur Ge-
webeoberfiche) oder axial-lateral (in die Tiefe) gelegt werden.

IMan unterscheidet zwischen Gefrier- und Paraffinschnitten, je nachdem, ob die zum Schneiden
erforderliche Stabilisierung des Gewebes durch Einfrieren oder Infiltration von Paraffin erfolgt.

2Hamatoxylin firbt das Zytoplasma rosa, Eosénrlit die Zellkerne blau-violett.

3gr. endon innen; lat.lumen Hohlraum (in einem Organ oder zwischen mehreren Organen)
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Abbildung 1.1  Wechselwirkungen zwischen Photonen und Gewebe. Diese lassen sich in
Streu- und Absorptionsprozesse unterteilen. diging vom Wechselwirkungsprozel3 erfolgt
die Einteilung der verschiedenen konfokalen Mikroskopieverfahren.

Aus dieser Definition folgt unmittelbar, daf3 ein endoluminales Mikroskop immer ein
Auflichtmikroskop sein muf3. Denn die das Gewebe beleuchtende Apertur kann anato-
misch bedingt nicht au3erhalb des zu untersuchenden Hohlorgans positioniert werden.
Ferner sind die Proben axial ausgedehnt, so daf3 ohnehin nicht — wie in der Pathologie
ublich —in Transmission gearbeitet werdédimkte.

Die axiale Ausdehnung der Proben macht ein tomographisches Mikroskopieverfahren
erforderlich, das trotz der optischen Eigenschaften von Gewebe kontrastreiche Bilder
liefert. Dieses Verfahren muf3 in Form einer endoskopischen Sonde miniaturisierbar
sein, und es mul¥mig und fir den Patienten ve#glich angewendet werderdknen.

Die praktische Umsetzung der endoluminalen Mikroskopie bleibt somit aus physikali-
schen, technischen und medizinisgkenomischen Gmden eine Herausforderung.

1.1.2 Optische Eigenschaften von Gewebe

Von Seiten der Physik erschweren einige der optischen Eigenschaften von Gewebe
(Wilson und Jacques 1990; Tuchin 2000) die Bildgebung.

Die Wechselwirkungen von Photonen mit Gewebe lassen sich in Absorption und Streu-
ung einteilen (Abbildung 1.1). Endogene und applizierte MoleKWilson und Jac-
ques 1990) sind priar fur die Absorption verantwortlich, &rend die Streuung durch
Brechungsindexvariationen innerhalb von Zelle oder Zellverband verursacht wird.
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typischer Mucosa
Wert Osophagus Magen| Colon
Absorptionskoeffizient,, [mm™'] | 0,01 bis1 0,11 0,28 0,27
Streukoeffizieni [mm~'] | 10 bis100 8,3 73,2 3,9
Anisotropieparametey [1] 0,7 bis1 0,86 0,91 0,91
mittlere freie Weghngey; ' [pm] 119 14 240
effektive Eindringtiefeu;  [mm] 1,54 0,42 | 1,41
Brechungsindex [1] 1,37 1,38 1,38

Tabelle 1.1  Typische Werte des Absorptions- und Streukoeffizienten von humanem Gewebe
fur 600nm < A < 1300nm (Wilson und Jacques 1990), Messungen an der Mucosa eini-
ger Hohlorgane des Verdauungstraktes 14 nm (Muller und Roggan 1995) und mittlere
Brechungsindizedif 456 nm bis 1064 nm (Wilson und Jacques 1990). Aus diesen Daten wur-
de jeweils die mittlere freie Weghge und nach Gleichung (1.2) die effektive Eindringtiefe
berechnet.

Die theoretische Behandlung der optischen Gewebeeigenschaften erfolgt durch analy-
tische Strahlungstransportrechnung uindrhehrschichtige Gewebe zunehmend durch
Monte-Carlo-Simulationen. Die Ergebnisse werden durch Streu- und Absorptionsmes-
sungen experimentellberpiift. Die wichtigsten charakterisierenden Parameter sind
der Absorptionskoeffizient, und der Streukoeffizient,. Sie bezeichenen die Strah-
lungsenergieverlustraten aufgrund von Absorption und Streuung pro Photonenweg-
lange. In dem Extinktionskoeffizienten = 1. + us ist die totale Strahlungsverlustra-

te gegeben. Die Abschiwehung eines Laserstrahls der Intedsit, beim Durchgang

durch ein Gewebe der Dickewird durch das BER-LAMBERTSCche-Gesetz

I(z) = (1= Rp) Iy exp(—f12) (1.1)

beschrieben (Tuchin 2000). Dabei i§t) die Intensiat in urspiinglicher Strahlrich-
tung nach Durchgang durch das Gewebe, Badst der Reflexionskoeffizient der Ge-
webeoberéiche gerald Gleichung (1.3). Der Anisotropieparamejegibt den durch-
schnittlichen Cosinus des Streuwinkels an. Er fliel3t in den effektiven Extinktionskoef-
fizienten

Heft = \/3Ma(:ua + ,us(l - g)) (12)

ein, der die Einflisse von Absorption und Streuung zusammenfal3t und dessen Kehr-
wert u; als effektive Eindringtiefe definiert ist. Analog igt ' die mittlere freie
Weglange eines Photons. Der Streukoeffizient liegt in Gewebe intiner dem Ab-
sorptionskoeffizienten und kann, wie im Fall der Mucosa des Magens, die mittlere freie
Weglange deutlich herabsetzen (Tabelle 1.1). Die effektive Eindringtiefe ist ein Viel-
faches der mittleren freien Wegige, woran man die Bedeutung der Mehrfachstreuung
an der Durchdringung des Gewebes mit Licht erkennt. Ferner werden angesichts des
Wertebereiches des Anisotropieparameters die entgegen der Eintrittsrichtung aus dem
Gewebe austretenden Photoridrerwiegend mehrfach gestreut worden sein. Diese
Photonen bilden einen Signaluntergrund, der die Dynamik eines bildgebenden Verfah-
rens reduziert.



6 1 EINLEITUNG

T T I T T T T T T LI} I T T T T T T LI} I

€ 1e+006f - —
5 i VN 3 i
@ ! 1180 nm ' 11400 nm

s 10000 B D

= i \ 1310 nm :

= b s

o i s

2 100 | t -
g |

ko B S -
N i

5 1y e —
je \ — Hale und Querry 1973

i - ————lIrvine und Pollak 1968 7
o 001k o= S/ Pope und Fry 1997 _
= : —-—-- Querry et al. 1978

S - —-—-- Quickenden und Irvin 1978 -
e} -- -- - Segelstein 1981

< 00001 _I 1 I 1 1 I\'/ 1 1 1 11 I 1 1 1 1 1 1 11 I 7

100 1000 10000
Wellenlange [nm]

Abbildung 1.2  Der Absorptionskoeffizieni,, von Wasser hat bei einer Wellémige um

500 nm ein Minimum und steigt zum ultravioletten und infraroten Spektralbereich hin an (Hale
und Querry 1973; Irvine und Pollack 1968; Pope und Fry 1997; Querry u. a. 1978; Quickenden
und Irvin 1980; Segelstein 1981)iIF180nm < A < 1400nm ist y, < 10cm™'. Daraus
resultieren ger@l Gleichung (1.2) hohe Eindringtiefeiir fdiesen Spektralbereich, weshalb er
auch als optisches Fenster bezeichnet wird.

Die Koeffizientenu, und ps sind wellenngenabéngig. Im sichtbaren und nahen
infraroten Spektralbereich wird, fur Gewebe durch das Absorptionsspektrum von
Wasser (Abbildung 1.2) beeinfluf3t, wodurch si¢h flie Bildgebung im Gewebe im
sichtbaren und infraroten Spektralbereich das sogenaptiteehe Fenster mit ent-
sprechend hohen Eindringtiefen ergibt. Der Streukoeffizigninterliegt der Theorie
der MIE-Streuung, welche die Streuung allgemainverschieden grol3e Streuzentren
beschreibt (Hecht 1999a; Tuchin 2000). Streuzentren in dé&rordnung der Wel-
lenlange zeigen kaum wellgimigenabéingige Streuung.i Zellstrukturen, die deut-
lich kleiner als die Wellerdinge\ sind, gilt dagegen der Spezialfall derR.EIGH-
Streuung, bei der die gestreute Inteasfiroportional zu\~* ist (Born u. a. 1993).

Der Reflexionskoeffizientifr einen unpolarisierten, senkrecht durch eine Graobk#
von einem Medium mit Brechungsindex in eines mit Brechungsindex, tiberge-
henden Lichtstrahl ist (Hecht 1999b)

Rp = (”2 - ”l) . (1.3)

n2+n1

Innerhalb eines Zellverbandes des Verdauungstraktes variiert ny| nur um etwa

0,05 (Abbildung 1.3). Nimmt maniir n, + ny, ~ 2 - 1,38 an, so ist innerhalb des Ver-
dauungstraktes mikr < 2% zu rechnen. Dies er&tt die geringen Werte der Streu-
koeffizienten der einzelnen Gewebe und damit auch zum Teil die geringen Werte der
totalen Strahlungsverlustraten, aufgrund derer Gewebeapréim Phasenobjekt ist.

Die einzelne Zelle vémdert die Wellenfront, moduliert die Interigiaber kaurh

4Uber diese Eigenschaft kann der Streukoeffizjentvellenoptisch interpretiert werden. Man be-
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Abbildung 1.3 Links: Brechungsindex,o von Wasser alidmgig von der Lichtwelle@nge

A gem@aR der Beziehungy,o = 1,3199 + 6878/A\% — 1,132 - 109/A* + 1,11 - 10* /A% (Kohl

u.a. 1995).Rechts: Brechungsindizes einzelner Zellbestandteile (Dunn u.a. 1997; Drezek
u.a. 1999). In Zellverdnden ohne extrazellues Medium tragen haupishlich der Kern und
groRRere Organellen wie Mitochondrien, Lysosome und Peroxisome zur Streuung bei (Tuchin
2000). Da ferner innerhalb des Verdauungstraktes Melanin keine Rolle spielt, kann dort der
Brechungsindexunterschied zwischen Organellen und Plasma von maxdall ,36 = 0,05

als Obergrenzelif |ny — n1| angenommen werden.

Fur einenUbergang von Wasser in Gewebe ergibt sich (Abbildung 1.3) ferner mit
nu,o0(1310nm) = 1,324 und dem Brechungsindex der Zellmembran ein Reflexions-
koeffizientRy ~ 5%.

1.1.3 \Verfahren fur die endoluminale Mikroskopie

Fur die auflichtmikroskopische Abbildung einer in einem Gewebevolumen liegenden
Objektebene sind nur jene Photonen verwertbar, die unmittelbar nach ihrer Wechsel-
wirkung mit der abzubildenden Struktur detektiert werden. Erfahren diese Photonen
vor ihrer Detektion jedoch weitere Wechselwirkungen, so verlieren sie die Information
uber die Strukturen der Objektebene und tragen zu einem homdgSimgralunter-
grund bei. Mit zunehmendem Abstand der Objektebene von der Gewebaoberfl
nimmt der bei der Auflichtmikroskopie detektierte Anteil an ungestreuten Photonen
aus der Objektebene ab. Damit verschlechtert sich dagieitizwischen Signal und
Untergrund.

Einen vielfachen Beitrag zum Untergrund leisten solche Photonen, die gar nicht mit
Strukturen der Objektebene wechselwirkten, sondern aus anderen Ebenen aufgrund

merke, dal3 dieser gerade bei Geweben hoher Zelldichten zunimmt (Tabelle 1.1).
SEs wird vorausgesetzt, daR die in das Gewebe eingebrachte Lichtleistung und der detektierte Raum-
winkel grol3 genug sind, um Photonenrauschen veraaslgen zu éinnen.
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von Einfach- oder Mehrfachstreuung zur Detektion gelangen konnten. Verantwortlich
hierfur ist das ungnstige Verfltnis zwischen mittlerer freier Weghge und effektiver
Eindringtiefe. Dadurch verhindert der Untergrund selbst an der Gisbdleiner axi-

al ausgedehnten Gewebeprobe eine erfolgreiche Abbildung&eltubtrukturen bei
Verwendung eines konventionellen Auflichtmikroskbps

Der Wechselwirkungsprozel3, durch den die das Signal bildenden Photonen entstehen,
beeinflu3t das Ve#dtnis zwischen Signal und Untergrund nicht, solange er im gesam-
ten Gewebevolumen gleich effizient ist. Insofeimken Rrbe- oder Fluoreszenztech-
niken oder auch der Einsatz eines Phasenkontrastmikroskops (Born u.a. 1993) allein
den Kontrast bei axial ausgedehnten Proben nicht verbessern. Dies betrifft insbesonde-
re die Chromoendoskopie mit videobasierten Lupen- und W&enungsendoskopen.

Offenbar ist esiir die endoluminale Mikroskopie erforderlich, den Anteil des durch
Streulicht verursachten Untergrunds zu reduzieren.

Dies kann ein konfokales Mikroskop leisten, wie in Abschnitt 2.1 gezeigt werden wird.
Das konfokale Mikroskop isin vitro im Labor als tischgrof3es Garzur Erstellung
optischer Schnitte in biologischem Gewebe etabliert (Wilson 1990; Pawley 1995).
Die konfokale Auflichtmikroskopie ist miniaturisierbar (Abschnitt 1.1.5) und daher
eine Basistechnologidif die endoluminale Mikroskopie. Das mit einem konfokalen
Auflichtmikroskop erzielte Abbildungsergebnigurgt deutlich von der Wechselwir-
kung ab, aus der die zum Signal beitragenden Photonen hervorgegangen sind. Je nach
Ausfuhrung werden Photonen detektiert, die entweder einfackgestreut, also re-
flektiert, wurden, oder die durch Fluoreszenzemission oder Autofluoreszenzemission
entstanden sind (Abbildung 1.1). Entsprechend wird in dieser Arbeit zwischen Refle-
xionsmikroskopie, Autofluoreszenz- und Fluoreszenzmikroskopie unterschieden. Die
optische Kokrenzmikroskopie detektiert wie die Reflexionsmikroskopie reflektierte
Photonen, jedoch verwendet sie atdich einen interferometrischen Katenzfilter

zur Kontrastverstrkung.

Bei der vielversprechenden Mehrphotonenmikroskopie bleibt die Fluoreszenz- oder
Autofluoreszenzemission auf den Fokus beackt, weil eine Mehrphotonenangere-
gung entsprechend hohe Energiedichten voraussetzt. Dadurch ist prinzipbedingt ein
Streulichtuntergrund nahezu nicht vorhanden. Dies birgt geagrder konfokalen Mi-
kroskopie einige Vorteile Die Mehrphotonenmikroskopie ist jedoch im Bezug auf die
Strahlquelle anspruchsvolfaund im Hinblick auf einén vivo-Anwendung zumindest
derzeit problematisch (Abschnitt 1.1.4).

SExperimentell wird dies beispielsweise daran sichtbar, daR die Membraneraoblicfier Zellen
der lebenden menschlichen Hand auch mit einem aufgrund seinésAnf geeigneten Lichtmikroskop
(Zeiss Axiolab mit Axioplart0x /0,65 als Auflichtmikroskop) nicht dargestellt werdearinen.

’Ohne Streulichtuntergrund kann die Detektimm-descanned erfolgen, was zu einer besseren Fluo-
reszenzausbeutétirt. Da aulRerhalb des Fokus keine Absorption erfolgt, wird eine etalasré Ein-
dringtiefe erreicht und das Ausbleichen mit den damit verbundenen Zédleatverringert.

8Ublicherweise wird ein gepulster, modengekoppelter Ti:Saphir-Laser verwendet. Man kann mit
Leistungen untet5 mW arbeiten und so Gewebegalen vermeiden (Masters und So 2001).
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1.1.4 Ergebnisse fluoreszenzbasierter Verfahren

Im Hinblick auf eine histopathologische Evaluation unterscheidet sich bei der konfo-
kalen Mikroskopie ein auf Fluoreszenz basierendes Signal vorteilhaft von einem auf
Reflexion basierenden. Denn applizierte Flourophd@menien zelluhre Strukturen wie
Membranen und Kerne gezielirben, wodurch Zellvedndeahnlich wie in der klas-
sischen Histopathologie dargestellt werden (Abbildung 1.4). Dagegen bleiben im Re-
flexionsbild jene Bestandteile dieser Strukturen unvafdtg, welche nur ungéigend

in Richtung der detektierenden Apertur reflektieren. Ein auf Reflexion basierendes Si-
gnal ist somit mit einer sonographischen Aufnahme vergleichbar und &aninch
interpretationsbditftig sein.

Nachteile der konfokalen Fluoreszenzmikroskopie liegen in der erforderlichen Ein-
wirkzeit, der Eindringtiefe und vor allem der Toxiattder zu applizierenden Fluoro-
phore. Auch bei langen Einwirkzeiten zwisch#hmin und2h (Schnieder u. a. 2001)
bleibt die Eindringtiefe au$0 m beschénkt. Daher kann eifitaging (Anhang C.2.3),

also die Bestimmung der Infiltrationstiefe eines Tumors, mit der konfokalen Fluores-
zenzmikroskopie nicht durchgdirt werden. Eine mit der konventionellen Histologie
konkurrenzéhige Bildqualiat (Konig u. a. 2001; Schnieder u. a. 2001) konnte bislang
nur unter Verwendung applizierter, toxischer Fluorophore erzielt wérdavorisiert
werden dabei Acridinorange und Syto 17, die beide mutagen sind. Mit nicht-toxischen
Fluorophoren wurde bislang kein ausreicheder Kontrast zwischen Kern und Plasma
erreicht, wenngleich sich aktuell einé@$ung der Farbstoffproblematirfden oberen
Verdauungstrakt andeutet (George und Meining 2003).

Auch fur die Mehrphotonenmikroskopie sind klinisch zugelassene Fluorophore nicht
bekannt. Die wichtigstendtpereigenen Fluorophore sind Serotonin (Mati u. a. 1997)
und NAD(P)H (Piston u.a. 1994). NAD(P)H edglicht morphologische und funk-
tionelle Bildgebung (Masters und So 2001), wobei deren Aussagekraft aber gelbst f
das relativ leicht abbildbare Plattenepithel der Haut nicht wesenibehn Ergebnisse
(Masters und So 2001) hinausgeht, die mittels konfokaler Reflexionsmikroskopie er-
zielt wurden. Dies istibrigens ebensaif die konfokale Autofluoreszenzmikroskopie

zu erwarten. Vor diesem Hintergrund scheint zumindest derzeit der technische Mehr-
aufwand (Abschnitt 1.1.3) der Mehrphotonenmikroskojpie die endoluminale Mi-
kroskopie nicht gerechtfertigt.

Demnach vire also mittelfristig die konfokale Mikroskopie die bevorzugte Basistech-
nologie fir die endoluminale Mikroskopie. Von den konfokalen Verfahren liefert die
Fluoreszenzmikroskopie zwar die aussichtsreichste Bildgualdgt aber angesichts
der Toxizitat und der langen Einwirkzeit der Fluorophore aus medizinischervkod
nomischen Ginden nicht anwendbar. Das Potential der Autofluoreszenzmikroskopie
scheint das der Reflexionsmikroskopie nichithertreffen.

9Auch die Farbstoffe der konventionellen Histologie wirken bei Resorption in der Riageikf Zel-
le, das Organ oder den Organismus toxisch. Immunhistochemigcherigen arbeiten mit Antikkpern
und erlauben so zellspezifische Markierungen, was diagnostisch hochinteressant ist. Die dazu erforder-
liche Pi@paration ist abdn vivo nicht mbglich.
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100 ftm

Abbildung 1.4  Vergleich zwischen Fluoreszenzmikroskopie und konventioneller Histologie
mit Hamatoxylin-Eosin-Brbung am Beispiel einer humanen Colonmukosanig u. a. 2001).
Links: Die fluoreszenzmikroskopischen Bilder wurderdihum Tiefe eines nativen Biopsats
aufgenommenRechts: Die korrespondierenden &parate stammen jeweils von demselben
Biopsat.Oben: Bei einer gesunden Stelle sind Kerne, einige Zellgrenzen und die Becherzellen
gut zu erkennerlUnten: Beim Karzinom st sich die Kryptenstruktur auf.

1.1.5 Sondeniir die endoluminale Mikroskopie

Die technischen Hindernisse bei der Umsetzung der endoluminalen Mikroskopie lie-
gen in der Miniaturisierung eines konfokalen Mikroskops. Neben den Fragen der Steri-
lisierbarkeit und der Betriebssicherheit nach dem Medizinproduktegesetz ist vor allem
die Umsetzung einer Rastereinheit schwierig, die sowiahilie konfokale Mikrosko-

pie als auchiir die Mehrphotonenmikroskopie erforderlich ist (Abschnitt 2.1).

Die diskutierten Sonden (Abbildung 1.5) unterscheiden sich prinzipiell dadurch, daf3
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Mono- Kollimator Rasterlinse ! Objektiv
moden- !
glasfaser Raster ! i‘\
einheit ! k!'
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Lichtwellen- :
leiterbindel /!
extrakorporal - - intrakorporal Gewebe
3 ' =
i Raster- >
Mono- [ einheit
moden- |
glasfaser | i —
: Kollimator Objektiv

Abbildung 1.5  Oben: Extrakorporale Anordnung deiif die konfokale Mikroskopie erfor-
derlichen Rastereinheit kombiniert mit einem bildgebenden Lichtwellenléiteidd. Unten:
Intrakorporale Anordnung der Rastereinheit.

die Rastereinheit intrakorporal (Dickensheets und Kino 1999a; Hofmann u.a. 1999;
Harris 2000; Suga 2002) oder extrakorporal (Sabharwal u. a. 1999; Knittel u. a. 2001)
angeordnet werden kann. Die extrakorporabsiing, basierend auf einem bildgeben-
den Lichtwellenleiterbindel, erlaubt Sondendurchmesser 2mm, womit diese im
Arbeitskanal eines flexiblen Endoskops verwendet werden kann. Eine intrakorporale
Rastereinheitifhrt zu deutlich gol3eren effektiven Sondendurchmessern, weldie f

die flexible Endoskopie einen Wert vaf mm nicht wesentlichiilberschreitenifen.

Da aus Kostengimden polarisationserhaltende Lichtwellenleitarel nicht zur Ver-
fugung stehen,dnnen Sonden mit extrakorporaler Rastereinheit jedoch nichhf
terferometrische Anwendungen verwendet werde, also insbesonderetmidie bp-
tische Kolarenzmikroskopie. Dagegen kann Reflexions-, Fluoreszenz- und Autofluo-
reszenzmikroskopie mit beiden Sondenarten betrieben werden.

1.2 Zielsetzung

Angesichts deriir einen klinischen Einsatz fluoreszenzbasierter endoluminaler Mikro-
skopie noch nicht géten Probleme (Abschnitt 1.1.4) soll in dieser Arbeit untersucht
werden, inwieweit reflexionsbasierte Verfahren diagnostisch relevante Aussagen lie-
fern konnen. Zwar unterliegen diese den ahmten Einscltimkungen bdmlich der
Darstellung der Morphologie, jedoch ergeben sich Vorteile bei der Eindringtiefe und
durch den Wegfall der&beprozedur.

Dazu wird ein optisches Ka@mnenzmikroskop im Labor aufgebaut mit dem Ziel, die
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Bildgebung tir Epithelien des Verdauungstrakts zu untersuchen. Die optische Ko-
harenzmikroskopie besitzt gegérer der Reflexionsmikroskopie eine verbesserte Dy-
namik und eine erdhte Informationstiefe (I1zatt u. a. 1996). Sie kombinignich die
konfokale Mikroskopie (Abschnitt 2.1) mit der aus der optischen&ehztomogra-
phie bekannten Streulichtfilterung durch ein Koénzfilter (Abschnitt 2.2).

Erganzend zu dieser Zielsetzung werden die éinen klinischen Einsatz notwendi-
gen Modifikationen des Laboraufbaus — darunter auch eine Sonde mit intrakorporaler
Rastereinheit — konzipiert und teilweise entwickelt.



Kapitel 2

Optische Koharenzmikroskopie

In diesem Kapitel werden diéif das Versindnis der optischen Kénenzmikroskopie
erforderlichen Grundlagen erstmals als Einheit zusammengestellt. Dabei wird die opti-
sche Kolarenzmikroskopie als medizinisches Diagnoseverfahren verstanden, welches
die Eigenschaften von konfokaler Mikroskopie und optischerdtehztomographie
kombiniert. Insofern gebren in erweitertem Rahmen auch die Darstellung der endo-
luminalen Mikroskopie (Abschnitt 1.1), insbesondere die der optischen Eigenschaften
von Gewebe (Abschnitt 1.1.2) und der Sondéndie endoluminale Mikroskopie (Ab-
schnitt 1.1.5), zu einer vollahdigen Sicht auf die optische Katenzmikroskopie.

Der Begriff der optischen Kafrenztomographie hat sich mittlerweile — meist in Form
der Abkiirzung OCT Qptical Coherence Tomography) — als Diagnoseverfahren préan

in der Ophthalmologie etabliert.UF die optische Korenzmikroskopie oder OCM
(Optical Coherence Microscopy) hat sich dagegen aus technologischer Sicht noch kein
einheitlicher Sprachgebrauch herauskristallisiert. Unsglich wurde der Begriff als
die Kombination aus konfokaler Mikroskopie und optischer &@mztomographie ein-
gefuhrt (Izatt u. a. 1996). Diese Definition wird hiébernommen, wenngleich die Be-
zeichnung auchiir nicht-konfokale diagnostische Interferenzmikroskopie mit kurz-
koharentem Licht verwendet wird (Dubois u. a. 1999).

2.1 Prinzip des konfokalen Mikroskops

Das konfokale Mikroskop basiert auf Arbeiten vomPMow (Nipkow 1884) und wur-

de erstmals 1957 von MsKY (Minsky 1961) umgesetzt. Es ist aufgrund seiner ef-
fizienten Streulichtunterdckung eine etablierte Sdhdseltechnikiir die Bildgebung

in nativen, axial ausgedehnten Gewebeproben (Cha u.a. 1999). Die Streulichtunter-
driickung hat ihren Grund in der Punktbildfunktibpdes konfokalen Mikroskops.

Die dreidimensionale Punktbildfunktio@ft sich durch Kenntnis der lateralen und
der axialen Punktbildfunktion erfassen. Nach einer kurzeauierung des Aufbaus
und der Funktionsweise des konfokalen Mikroskops wird daher seine laterale Punkt-

13
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flachenhafte Beleuchtung punktfdrmige Beleuchtung

- — N

Objektebene Bildebene Objektebene Bildebene

flachenhafte

Detektion

punktfdrmige
Detektion

Abbildung 2.1  Verschiedene KonfigurationeiirfBeleuchtung und Detektion in der Mikro-
skopie. Links wird jeweils die gesamte Objektebene ausgeleuchtet, wohingeghts das
Licht auf einen Punkt des Objektes fokussiert witthen wird jeweils die gesamte Bildebene
detektiert, vahrend unten aufgrund der Blende eine puitkifige Detektion vorliegt.

bildfunktion berechnet und anschlieRend die axiale Punktbildfunktion und die damit
verbundene Tiefenawsung hergeleitet.

2.1.1 Aufbau und Funktionsweise eines konfokalen Mikroskops

Die Abbildungseigenschaften des konfokalen Mikroskops werden wesentlich durch
die Wahl der BildfeldgdRe fir Beleuchung und Detektion beeinfluf3t. Im Extrem-
fall kbnnen sowohl die Beleuchtung als auch die Detektion jeweils powmiify oder
flachenhaft implementiert sein (Abbildung 2.1). Von diesen viéglithen Konfigu-
rationen sind die beiden Kombinationen aus entwe@ehgnhafter Beleuchtung und
punktformiger Detektion oder punkifmiger Beleuchtung und&thenhafter Detek-

tion selten sinnvoll, wohingegen einé¢henhafte Beleuchtung und Detektion dem
konventionellen Lichtmikroskop und eine puriktinige Beleuchtung und Detektion
dem konfokalehMikroskop entspricht.

Beim konfokalen Mikroskop wirkt sich die punkifmige Detektion vorteilhaft auf die
axiale Aufbsung aus, und wegen der puidkthigen Beleuchtung wird die laterale
Auflosung leicht verbessert. Die Reduzierung des Streulichtuntergrundes als wichtig-
ste Eigenschaft des konfokalen Mikroskops ist eine Folge des Zusammenspiels von
punktformiger Beleuchtung und Detektion, denn einerseits wird nur sehr wenig Licht
in das Gewebe eingetragen und andererseits diarfettiefe durch die axiale Punkt-
bildfunktion verbessert.

Sobald die Beleuchtung oder die Detektion pudktiig wird, ist zur Abbildung eines
ausgedehnten Bildfeldes eine Rasterung erforderlich. Diese kann durch Bewegung des
Strahlstiber die Probe oder durch relative Verschiebung der Probe zur optischen Achse

Die Brennpunkte (latfocus) von beleuchtender und abbildender Linse fallen zusammercgiat.
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Abbildung 2.2 Links: Beim konventionellen konfokalen Rastermikroskop wird die
punktformige Detektion durch eine Lochblende mit variablem Durchmesser realisiert, wodurch
man die Konfokaliat praktisch stufenlos ein- oder ausschalten k&eohts: Bei der Umset-

zung mit Monomodenlichtwellenleitern fungiert der Grundmodendurchmesser als Lochblende,
wodurch ein minimaler Lochblendendurchmesser fest eingestellt ist.

erfolgen. Insofern mul? ein konfokales Mikroskap tlie endoluminale Mikroskopie
ein Rastermikroskop sein.

Der Aufbau eines modernen konfokalen Rastermikroskops (Abbildunigriks} um-

fal3t eine Laserquelle, deren kollimierter Strahl nacheinander einen Strahlteiler und ei-
ne Rastereinheit passiert, um durch das Mikroskopobjektiv auf der Probe einen Punkt
zu beleuchten. Das dort reflektierte oder emittierte Licht wird von demselben Objektiv
gesammelt und nachikklauf durch die Rastereinhdiber den Strahlteiler der De-
tektion zugeleitet. Vor dem Detektor befindet sich eine koersige Bildfeldblende.

Der Durchmesser dieser Lochblende ist ein wichtiger Parameter zur Einstellung der
Tiefenaufbsung.

Fur ein endoluminales Mikroskop kann eine solche offene und daher starre Strahl-
fuhrung nicht gewhlt werden, da der Verdauungstrakb@tenteils nukiber flexible
Lichtwellenleiter zu@nglich ist. Bei der Umsetzung der konfokalen Auflichtmikro-
skopie mit Lichtwellenleitern (Abbildung 2.8echts) wird ein offener Strahlengang

nur noch zur Rasterung und mikroskopischen Abbildungdbgh Dabei fungiert die
Eintrittsoffnung des Lichtwellenleiters, die dem probenseitigen Objektiv aohsten

ist, stets als eine Lochblende von kleinggfichem Durchmesser. Im Fall einer extra-
korporalen Rastereinheit (Abbildung 1.5) ist dies das intrakorporale Ende des gerade
beleuchteten Lichtwellenleiters des Lichtwellenleiterdels.

2.1.2 Herleitung der lateralen, konfokalen Punktbildfunktion

Die laterale Punktbildfunktion kannif ein konfokales Mikroskop, das mittels Mo-
nomodenlichtwellenleitern implementiert ist, mittels der &mnten Abbildungsglei-
chung hergeleitet werden. Dazu wird ZAahst die konfokale Abbildungsgleichung auf
der Basis der BURIEROptik (Anhang A.2) entwickelt, um anschlie3end auf eine Si-
tuation mit Monomodenlichtwellenleitetioertragen zu werden.
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Abbildungsgleichung fur ein konfokales System

Ein konfokales Mikroskop soll im Rahmen deoBRIERoptik als Hintereinander-
schaltung zweier isoplanatischer, aberrationsfreier Linsen modelliert werden, die je-
weils durch die Punktbildfunktionehy; und i, sowie die Vergdl3erungenV/,; und

M5 charakterisiert werden (Abbildung 2.3). Die konfokalen Eigenschaften ergeben
sich durch die Verteilung der beleuchtenden komplexen Amp#tade, v, zo) und

durch die komplexe Amplitudentransmissi®z., y,) der Blende. Die Beleuchtung

sei zeitlich kokarent. Wegen der geforderten Isoplanasie kann die Rasterung durch la-
terales Bewegen des ObjekiXx,, ;) um den Vektor(x, y) erfolgery. Entsprechend
Gleichung (A.12) gilt:

Ulxy,y1,21) = // hot (371 +—n + ]\Z—) U(zo, Y0, 20) dzodyo (2.1)
01

U(l’27y2722) - // hlg (CL'Q + — , Yo + ]\Z__l)
12

U('rlu Y1, Zl) O('Il — T, Y1 — y) dxldyl (22)

Einsetzen von Gleichung (2.1) in Gleichung (2.2) liefert die konfokale Abbildungs-
gleichung (Wilson und Sheppard 1990)

x
Ul2, 2, 22) //// haz (zl + ayl + ]\Z—lg) ho (xo + M(l)l’yo + ]\21)

U(xo, Yo, 20) O(x1 — 2,31 — y) dxodyo dwidy, . (2.3)

Fur die Punktbildfunktion der beleuchtenden Linse gilt gGleichung (A.22)

ot (2, 3) = em(m(ﬁr—%)®1+f0Aﬁhu@yy (2.4)

Im Fall des konfokalen Auflichtmikroskops wird dasselbe optische SystenBé-
leuchtung und Detektion verwendet. Daraus resultieren die Randbedingungen

door = dij12 =1 fe (2-5)
dion = do12 =1 [o (2.6)
i:ﬂ:Mm = M (2.7)

My d,
his = h. (2.8)

Die komplexe Amplitude (Anhang A.2) charakterisiéiber ihren Betrag die Amplitude und
uber ihr Argument die Phasenlage eineibf@e des Strahlungsfeldes, beispielsweise der elektrischen
Feldsarke.

3Dies deckt auch die beideralfe ab, bei denen eine Rasterung durch Bewegen der Lichtquelle oder
durch Ablenkung des beleuchtenden Strahls erfolgt. 8m&n bei Isoplanasie aufgrund des Verschie-
bungssatzes (A.11) auf die Bewegung des Objekitisckgefihrt werden.
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U(zo, Y0, 20) U(z1,y1,21) Ulxz2,y2, 22)
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Abbildung 2.3  FOURIERoptisches Modell des konfokalen Mikroskops. Die Rasterung erfolgt
durch Bewegung des Objektes.

Ublicherweise besteht ein solches optisches System aus einer Kollimator- und einer
Objektivlinse, die beide jeweildif eine unendliche Bild- beziehungsweise Gegen-
standsweite optimiert sind (Abbildung 3.6). Die Bezeichnungeand f, deuten @r
diesen Fall auf die Brennweiten von Kollimator und Objektiv hin.

Die Anwendung der Gleichungen (2.5) bis (2.4) auf Gleichung (23)tfauf die kom-
plexe Amplitude

e
U(xg, Yo, 22) = ////h(mﬁrﬁ,yﬁr%) h(xg + Mxzy,y0 + My,)

o'y (5 = 1 ) (ot M+ (o M)

U(zo, yo, 20) O(z1 — z, 31 — y) dxodyo dzidy (2.9)

unmittelbar vor der LochblendB(z,, y2). Bei der Berechnung der nach Passieren der
Lochblende detektierten Interésit

I(Iay) = //|U($2>y2722) 7)(1327%)‘2 dzodys (2-10)

kann die Integratiofiiber den in Gleichung (2.9) durch die Exponentialfunktion gege-
benen Phasenfaktor verna&bsigt werden (Goodman 1968), da optische Detektoren
nicht phasensensitiv arbeiten. Bei puidkthiger Beleuchtung

U(z0, Y0, 20) = Uo 0(z0, yo) (2.11)
und punktbrmiger Detektion
P(x2,y2) = 6(22,42) (2.12)

erhalt man die Bildintensét

I(z,y) = Us |(he® O)(z,y)l* (2.13)
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in Form der kofrenten Abbildungsgleichung als Faltupgus der konfokalen Punkt-
bildfunktion . und der Objektinformatio®. Die konfokale Punktbildfunktion

he(z,y) = M? h(z,y) h(Mz, My) (2.14)

enthalt die Punktbildfunktiom, des konventionellen Mikroskops zweifach als Faktor,
was zu einer Verbesserung der lateralen dsfhg tihrt. Da das optische System als
Mikroskop arbeiten soll, kann mah/ > 1 voraussetzen. Die Halbwertsbreite der
konfokalen Punktbildfunktion wird daniif A/ = 1 minimal, also @r f. = f,.

Abbildungsgleichung bei Verwendung eines Monomodenlichtwellenleiters

Nehmen die Beleuchtung (o, yo, 20) oder die Lochblendé® (z,,y,) lateral ausge-
dehnte Verteilungen an, so geht déaimliche Kolarenz des Systems verloren. Damit

ist auch die Anwendbarkeit der katenten Abbildungsgleichung (2.13) in Frage ge-
stellt. In der Regel &re nun die partiell kadrente Theorie (Sheppard und Wilson
1978; Wilson und Sheppard 1990; Born u. a. 1993) anzuwendereif auf Mono-
modenlichtwellenleitern basierendes konfokales Rastermikroskop bleibt jedoch eine
koharente Abbildungsgleichungitlig (Gu u. a. 1991; Kimura und Wilson 1991).

Die komplexe Amplitude am Ende eines Monomodenlichtwellenleiters dagéz
wird in Form von

U(%, Y, Z) = aof()(ilf, y) eXp(iﬁoz) (215)

durch die Modenamplitude,, das Modenprofilfy(x, y) und die Modenausbreitungs-
konstantes, charakterisiert (Snyder und Love 1983; Bludau 1998a). Das Modenprofil
sei genal [~ |fo(x,y)|* dudy = 1 normiert. Die komplexe Amplitude am Ende der
Beleuchtungsfaser kann daher als

U (0, Yo, 20) = ao fo(zo, yo) (2.16)

notiert werden. An die Stelle der Lochblende tritt der Eingang des detektionsseiti-
gen Lichtwellenleiters, der als karenter Detektor wirkt. Die dort anliegende kom-
plexe AmplitudeU (x5, y2, 22) Wird durch die Einkopplung in die Modenamplitude
ffooo fo(za, y2) Uz, ya, 22) drady, Ubertihrt. Der ideale Lichtwellenleiter transpor-
tiert die komplexe Amplitude geafd Gleichung (2.15) unvéndert zu einem inko-
harenten Detektor, desseraEhe grof3 im Vergleich zum Modenprofil ist. Dann ergibt
sich die gemessene Bildinteraéitvegen der geahlten Normierung als das Betrags-
guadrat der Modenamplitude, also

2

I(z,y) = ‘/ fo(w2,y2) U2, ya, 22) dradys (2.17)

Einsetzen der Gleichungen (2.9) und (2.16) in Gleichung (2.17) ergibt nach einfacher
Rechnung (Anhang A.3.2) eine kétente Abbildungsgleichung

I(z,y) = |(ht ® O)(,y)[* (2.18)
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und die Punktbildfunktion
hi(z,y) = M* ((h @ fo)(h & ag fo))(—Mx, —My) (2.19)

des konfokalen Mikroskops auf Basis eines Monomodenlichtwellenleiters, wobei

~ X y
h(z,y) = h(M, M) : (2.20)
Offenbar ersetzt das Modenprofil in Gleichung (2.17) nicht einfach die Wirkung der
komplexen Amplitudentransmissidn der Lochblende in Gleichung (2.10). Vielmehr
sind Integration und Bildung des Betragsquadrates vertauscht. Digektte Detekti-

on durch den Monomodenlichtwellenleiter verbirgt sich formal in der Einfachheit von
Gleichung (2.15). Physikalisch ist sie in dem relativ zur Welegle geringen Moden-
durchmesser begndet.

Bei Stufenprofillichtwellenleitern werden die Modenprofjlg,} | v € N gerghert fir
Kern und Mantel jeweils durch Bsselfunktionen beschrieben (Bludau 1998a). Das
Modenprofil der Grundmode ist rotationssymmetrischiigdizh der optischen Achse
und hat nahezu die Form einer zweidimensionalew §sverteilung. Das aus einem
solchen Lichtwellenleiter austretende Strahi@miel hat einesAusssche Amplituden-
verteilung in der Pupillenebene. Man spricht dann von eiggmassschen Strahlen-
biuindel.

2.1.3 Tiefenaufbsung des konfokalen Mikroskops

Die axiale Punktbildfunktion wird beim konfokalen Mikroskop wesentlich durch den
Durchmesser debffnung der detektorseitigen Lochblende beeinfluft. Dies wird an-
hand eines konfokalen Auflichtmikroskops illustriert (Abbildung 2.4). Die Lichtquelle
befinde sich im Zentrum der Lochblende. Die Bildebene des Mikroskops ist die zur
Lochblende konjugierte Ebene. Ein reflektierertd®bjekt befinde sich intra- oder
extrafokat um den AbstandA f| defokussiert. Detektiert werde der Anteil der reflek-
tierten Intensit, der durch die Lochblende tritt. Reflexionen an extra- oder intrafokal
liegenden Objekten werden nur unscharf auf die Lochblende abgebildet und tragen
dadurch bei ausreichend kleiner Blend#nung kaum zur detektierten Intergégitei.

Die weitere Diskussion geht von einer purtkthigen Blendeaffnung aus. Br diesen

Fall ergibt sich die axiale Punktbildfunktion aus einem einfachen Argument (Corle und
Kino 1996), sofern man die Kenntnis der dreidimensionalen Punktbildfunktion einer
spharischen Welle voraussetzt.

Eine splarischen Welle laufe durch eine krasmige Apertur hindurch auf ihr Zen-
trum (0, 0, 0) auf der optischen Achse zu. Isder Winkel, unter dem der Durchmesser

“Die folgende Argumentation gilt gleichermalRém fluoreszierende Objekte, wenngleich der Strah-
lengang (Abbildung 2.4)ir Anregung und Emission angepalf3t werdeifite.

SVerlaRt ein Strahlerindel ein optisches System konvergent, so liegt der intrafokale Bereich zwi-
schen dem optischen System und der Ebene, welche die Taille des Stémtuleisbenthlt. Der extra-
fokale Bereich ist der Halbraum jenseits dieser Ebene in Richtung der Lichtausbreitung.
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Abbildung 2.4  Die Tiefenauftsung beim konfokalen Mikroskop wird prém durch die de-
tektorseitige Lochblende bewirkDben: Situation fir ein konfokales Auflichtmikroskop mit

intra- und extrafokaler Lage eines reflektierenden Objekts. Das Licht aus defokussierten Ebe-
nen wird goRtenteils durch die Lochblende aufgefangen und gelangt so nicht zur Detekti-
on. Unten: Zur Herleitung der Tiefenawdsung wurdeir ein umA f extrafokales Objekt der
Strahlengang auf demiRkweg gespiegelt dargestellt. Der Puriktder auf die Lochblende

P’ abgebildet wird, liegt umA f vom Zentrum der Kugelwelle entfernt.

der Apertur vom Zentrum aus erscheint, so giltdie Amplitude entlang der optischen
Achse

sin(nu/4)

U(0,0,z) ~ /A

|u=kz tan% , (2.22)

was sich aus derf#EsNELtransformation (A.17) herleiteraRf (Born u.a. 1993). In
Gleichung (2.21) ist die Feldverteilung Aizlich mit dem Brechungsindexdes Me-
diums, in dem sich das Zentrum befindet, skaliert (Corle und Kino 1996).

Bei einer Defokussierung des reflektierenden ObjektsAifmwird die Amplituden-
verteilung, die an der Stelle des Objekts aufgrund der Beleuchtung resultiert, in eine
Ebene in der Umgebung der Lochblende veéfgrt abgebildet (Abbildung 2uhten).
Dadurch wird der PunkP nachP’ abgebildet. Daher entspricht die Inteasim Punkt

P der detektierten Intensit (Corle und Kino 1996). & diese gilt bei einer um f de-

®Die Definition vonu (Born u. a. 1993) weicht von einer genaueren (Corle und Kino 199Galert
jedoch nichts an der Aussage von Gleichung (2.24).
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fokussierten der Probe folglich

2

(nkAftan¥ /2)

2

(2.22)

[(AF) ~ |U(0,0,2A1)2 = (Sin(n’mf tan § / 2>)

Wegen/(Af) = 3 <= Af ~ 2,783/(n ktan® ) erhélt man das axiale Aufsungs-
vermbgen als die Halbwertsbreite vdpA f) zu

0,89\
Raxial , 2 (223)
ntan 5
0,89\ «
~ ’ furn = 1un 2~ 2.24
Raxial NAJ urn und cos i (2.24)

Es wird aus diesebberlegung klar, daR eine Messung der axialen konfokalen Punkt-
bildfunktion /(A f) gleichzusetzen ist mit der Messung der axialen Punktbildfunktion
h.(z) des Objektives. Insbesondere kannider die numerische Apertur bestimmt
werden.

2.2 Optische Koharenztomographie und -mikroskopie

Die optische Kolrenztomographie (Huang u.a. 1991) und -mikroskopie (Izatt u. a.
1996) nutzen eine breitbandige Lichtquelle in Verbindung mit eineraHELSON-
Interferometeriir eine tiefenaufgéiste Reflektometrie mit hoher Dynamik. Beide Ver-
fahren verwenden dasselbe Mel3prinzip, jedoch unterscheiden sie sigjlitiezier
Orientierung der Bildebene, der Agflung und der Mel3technik.

Im folgenden Abschnitt wird das gemeinsame, interferometrische MeR3prinzip beider
Verfahren kompakt beschrieben, wobei Vereinfachungen bei der spektralen Leistungs-
dichte der Lichtquelle, der Autokorrelationsfunktion und dem Reflexionsygemdes
Objektes vorgenommen werden. Eine d@isliche mathematische Beschreibung er-
folgt in den Abschnitten 4.1.3 bis 4.1.5.

2.2.1 Gemeinsames, interferometrisches Mel3prinzip

Bei der optischen Kdfrenztomographie und -mikroskopie wird einlid#ELSON-
Interferometer verwendet, das aus Quellenarm, Probenarm, Referenzarm und Detek-
tionsarm besteht (Abbildung 2.5). Es wird mittels eines Lichtwellenleiterkopplers im-
plementiert, was zu einer punitimigen Interferenzifhrt, die im Detektionsarm durch
einen grol3fichigen Detektor gemessen wird. Im Referenzarm wird das Licht zu einem
parallelen Strahlenindel kollimiert, so daf} dort die axiale Punktbildfunktion stets
h.(z:) = 1ist und Kinftig vernachhssigt wird. Das abbildende System im Probenarm
habe die Punktbildfunktiohg(z, ys, z5). Nach den Ausihrungen aus Abschnitt 2.1.2

kann das System alaumlich kotarent betrachtet werden.
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Abbildung 2.5 Interferometrisches Detektionsprinzip bei optischer &amztomographie
und -mikroskopieLinks oben ein MicHELSON-Interferometer bestehend aus Quellenarm, Pro-
benarm, Referenzarm und Detektionsariiac Endoluminale Systeme wirgblicherweise als
Strahlteiler ein Lichtwellenleiterkoppler verwendet (Abbildung 2.6). Hier wurde jedoch eine
Darstellung mit offenem Strahlengang gevt, um die axialen Koordinatensysteme zu ver-
deutlichen. DieGraphen zeigen die AutokorrelationsfunktioneifAz) = 1(1 + p(Az)) fur
verschiedene Ve#itnisse\;/A\ entsprechend der verschiedenen Lichtquellen aus Tabelle
2.1. Abhangig von dem Veraltnis zwischen Zentralwelle@hge\, und Halbwertsbreite\ A

der spektralen Leistungsdichte der Lichtquélhedert sich die Halbwertsbreite der Eirlen-

den der Autokorrelationsfunktion.

Die Langel, des Probenarmes sei die optische \&agk zwischen dem Strahlteiler
und der Objektivbildebene. Die optische Wiagle zwischen Strahlteiler und Refe-
renzarmspiegel ist. + z,, wobeil, ~ [;. Als Abgleich der Referenzarihge soll
folglich kiinfig eine derartige Verschiebung des Referenzarmspiegels gelten, durch die

2z =1ls— I, (2.25)
wird. R(zs) sei die effektive Reflexionsitke (Abschnitt 4.1.2) der Probe als Funktion
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des Abstands, von der Bildebené Der Referenzarmspiegel habe das Reflexionsver-
mogenR,.

Die spektrale Leistungsdichtg,.(\) der Lichtquelle der Lichtausgangsleistufg.
sei eine Qwussfunktion der Halbwertsbreité k gemal Gleichung (A.25)

2
Sere(k) = Pae fﬁ—l\/z_: exp (— (zm k;kko) ) (2.26)

Als ProbeR,(z;) = R! §(z!) diene nun ein Spiegel des ReflexionsvégensRi!, der

im Abstandl, + z! vom Strahlteiler aufgestellt ist. Das Reflexionsvégan des Refe-
renzarmspiegels séi, = 1. Alle optischen Komponenten seien frei von Aberrationen
und Vignettierung, und Verluste bleiben unbeksichtigt. Die aus der Interferenz des
aus Proben- und Referenzarmizckkommenden Lichtes auf dem Detektor gebildete
Intensi@t soll in Abhangigkeit der Differenz

Az=1+2z—(+2) (2.27)
zwischen Proben- und Referenzaamde ermittelt werden.

Die Berechnung der Intenaitbei Interferenz partiell k@renten Lichts erfolgt nach-
folgend stets entsprechend der Gleichung (A.4) (Anhang A.1.2)

= [ hSubdb | L= (A040) (2.28)
aus monochromatischen, komplexwertigen, normierten Amplitutign), aus deren
Betragsquadrat sich nach zeitlicher Mittelunguber die Integrationsdauer des Detek-
tors die monochromatische Interédif,, ergibt. Die polychromatische Intengitresul-

tiert schlie3lich durch Integration der mit der spektralen Leistungsdichte gewichteten
monochromatischen Intengien. Dies ist gegéiiber dem allgemeinen Formalismus
zur Berechnung der polychromratischen Intexiginhang A.1.1) eine Vereinfachung

fur statiorare Wellenfelder (Anhang A.1.2). Die Annahme der Statioatdes Wel-
lenfeldes istiir die in dieser Arbeit diskutierten Systeme zur optischedtehzmikro-
skopie eriillt (Anhang A.1.3).

Ein von der Lichtquelle ausgehender, unendlich langer, monochromatischer Wellenzug
der Welleninge\ = 27/k fuhrt an der Stelle des Detekors zu einer Amplitude

1
Ay = §A0 exp(i(2k(ly + ) — wt)) +

L ()BT Ag exp(i(2k (1, + 21) — wt) (2.29)

als Summe zweier phasenverschobener Wellen gleicher Frequenz. Unter Einbeziehung
von Gleichung (A.29) errechnet sich dann die monochromatische Iriéensit

2
Iy = (Ak(t)AL(t)) = %(1 + h2(2)R! + 2hy(22)\/ RL cos(2kAz2)) (2.30)

Die axiale Lage der Bildebene in der Probe wird durch axiales Verschieben der Prabdentr
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Es resultiert also ein konstanter Untergrund und ein sich mit optischeraWggiun-
terschiedAz anderndes, harmonisches Signal. Der Kontrast des Signals wird maximal
fur R! 1. Fir Reflexionen aus biologischem Gewebefist~ 2% und der Streifen-
kontrast entsprechend gering.

Der Ubergang zur polychromatischen Interferenz vollzieht sich durch Integration des
Produkts aus der monochromatischen, 4uft= 1 normierten Intensit aus Gleichung
(2.30) und der spektralen Leistungsdichte aus Gleichung (8t#8)das gesamte Spek-
trum. Mit der Integrationseigenschaft aus Gleichung (A.24) ergibt sich die Iragnsit
zu

o P.
I = / Iy, Se(K) dk = ﬂ(th(zQ)Rﬁ

. 4
—|—2hs(zsl)\/R51/ cos(2kAz)) Sy (k) dk) : (2.31)
Weil Sg..(k) reellwertig ist, gilt
p(Az) = Pl / cos(2hA2)) S (k) dlt = 2T (%C(k))mz), (2.32)

womit sich Gleichung (2.31) zu

I = sz ((1+h§( )R+ 2hy(21)\/RY p( Az) (2.33)
abkiirzt. Bei der polychromatischen Interferenza@tldas harmonische Signal also ei-

ne Eintullende in Form der Fouriertransformierten der spektralen Leistungsdichte der
Lichtquelle. Das in Gleichung (2.32) definierte Interferenzstreifenmupstet) ist der
Realteil des komplexen Kéinenzgradsy,,(Az) (Born u.a. 1993). Die Eiriillende

des Interferenzstreifenmusters ist durch den Betrag

p(Az)

cos(2koAz) (2.34)

Tes(Az)] =
des komplexen Kafrenzgrads gegebeniifdie GaAussformige spektrale Leistungs-
dichte aus Gleichung (2.26) errechnet sich unter Verwendung der Gleichung (A.43)
das Interferenzstreifenmuster

p(A2) = exp (— <24A";\/nﬁ; ) 2) cos(2koAAz) (2.35)

womit die resultierende Eirililende ebenfallsaussormig ist. Die Halbwertsbreite
der Einhullenden ist die KoArenzénge (Izatt u. a. 1996)

4In2  2\jIn2
Ak TAN

8lm Fall des optischen Kairenzmikroskops dnnte auch gzisierend der Begriff des komplexen
zeitlichen Kotarenzgrads (Hecht 1999c¢) verwendet werdenadantiche Kolérenz gegeben ist.

I = (2.36)
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Lichtquelle Ao A l. Ao/ AN
[nm] | [nm] | [pm] | [1]
Festlorperlaser Laser 2000 GLC-532-S 532 | 0,003 | 4000 | 1,8-10°
Ti:Saphir-Laser 800 | 260 1,1 3
Weil3licht 600 | 200 0,8 3
Superlumineszenzdioden Superlum SLD 47| 900 75 4,7 12
Superlumineszenzdioden AFC BBS 1310B-T$310 | 69 11,0 19

Tabelle 2.1  Spektrale Eigenschaften verschiedener Lichtquellen. Die Zuggm Autokor-
relationfunktionen zeigt Abbildung 2.5.

der Lichtquelle. Sie verdt sich reziprok zur Halbwertsbreit®k des Spektrums. Mit
Gleichung (2.33) istifr A = 1, R! = 1 undhy(z!) = 1 die Autokorrelationsfunkti-
or’ I(Az) = (14 p(Az)) der Lichtquelle gegeben (Tabelle 2.1 und Abbildung 2.5).
Fir eine beiAz = 0 abgeglichene Referenzaimige erklt man die kokrenteUber-
lagerung, vithrend @ir |Az| > [. die kotarenten Anteile zugunsten der inkoknten
Summe der Leistungen aus den Interferometerarmen veassifbar sind.

Der Betrag des komplexen Kalrenzgrades in Form der Eiallenden des Interferenz-
streifenmusters ist ein MaBifdas Reflexionsveragen der Probe. Optische Katenz-
tomographie und -mikroskopie messen beide die Inténdier Einlillenden. Dabei

wird der inkolarente Untergrund herausgefiltert. Diégift bereits @ir eine axial nicht
ausgedehnte Probe zu einer verbesserten Dynamik gegeriner konventionellen,
nicht-interferometrischen Reflektometrie. Bei axial ausgedehnten Proben wird ferner
gestreutes Licht nur dann detektiert, wenn es innerhalb der Probe aus einem axialen
Intervall der Gbl3enordnung der Ka@enzénge reflekiert wurde, welches im Bezug

auf die Referenzarrahge als abgeglichen im Sinne von Gleichung (2.25) gilt. Diese
Eigenschaft zur Unteréickung von Streulicht wird als Kéltenzfiltet® bezeichnet.

Das Detektionsprinzip basiert bei optischer Kodnztomographie und -mikroskopie

auf Modulation und Demodulation. Dazu wird der Referenzarm derart definiert bewegt
und dadurch auf dem Detektor das Interferenzstreifenmuster durchfahren, dal3 eine
Intensiitsmodulation bei einer durch die Referenzarmbewegung definierten Frequenz
auftritt. Auf dieser Frequenz erfolgt dann eine Demodulation des Detektorsignals zur
Bestimmung der Einlllenden des Interferenzstreifenmusters.

2.2.2 Optische Kolarenztomographie

Bei der optischen Kafrenztomographie liegt die Bildebene axial-lateral (Abbildung
2.6). Die axiale Rasterung erfolgt durch eine lineare Bewegung des Referenzarms.

Die Autokorrelationseigenschaft ist anschaulich \@retich, wenn man bedenkt, da man zur
Messung vorl (Az) durch eine lineardnderung des optischen Wéglgenunterschiedes:z das aus
Proben- und Referenzarm kommende Licht der Quelle im Detektionsarm gegeneinander verschiebt.

10engl.coherence gate
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Abbildung 2.6  Optische Kolrenztomographie und -mikroskopie basierend auf einem Inter-
ferometer aus Lichtwellenleiterhinks: Bei der optischen Kadrenztomographie liegt die Bil-
debene axial-lateral, wobei die schnelle Rasterung axial durch Verfahren des Referenzarmspie-
gels mit der Geschwindigkeit, erfolgt. Die numerische Apertur der Objektivlinse ist klein,

so dal sich die Sénfentiefeliber die gesamte Informationstiefe erstredRachts. Bei der
optischen Kolarenzmikroskopie liegt die Bildebene lateral-lateral, so dal3 ein Objektiv hoher
numerischer Apertur verwendet werden kann. Zur Kontrastmessung wird im Referenzarm eine
Phasenmodulation eingéfrt, was eine komplexere Demodulation erforderlich macht.

Nach jeder axialen Rasterbewegung wird der Strahl in der Probe lateral versetzt. In-
sofern ist die optische Ka@lrenztomographie direkt mit dem bildgebenden Ultraschall
vergleichbar, mit dem Unterschied, daf3 Licht anstelle von Schall verwendet wird. Da
die Reflexionen axial gleichberechtigt detektiert werden sollen, hat das Objektiv eine
geringe numerische Apertur.
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Die Demodulationsfrequenz ergibt sich bei der optischend®hztomographie aus

der mittleren Lichtwellerdnge), und der axialen Verfahrgeschwindigkeitdes Refe-
renzarms. Eine Periode aus destruktiver und konstruktiver Interferenz entsteht auf dem
Detektor, wenn man den Referenzarm wgi2 verfahrt, so daf3 die Streifenfrequenz

bei 2v, /) liegt. Die Verfahrgeschwindigkeit liegt bei, = 33 mm/s, bei dispersiv
arbeitenden Vekmgerungsstrecke wurden aber auch schos 40 m/s (Rollins u. a.

1998) erreicht, was Bildgebung in Videorate égficht.

2.2.3 Optische Kolarenzmikroskopie

Bei der optischen Kadrenzmikroskopie erfolgt die Rasterbewegung bei der Bildauf-
nahme lateral-lateral (Abbildung 2.6). Um eine hohe laterale®ufhg zu erreichen,
wird ein Objektiv mit hoher numerischer Apertur géwt. Proben- und Referenzarm
missen abgeglichen sein. Die Bildebene stimmt mit der Fokalebene des Objbletivs
rein, so daf¥; = 0 und alsohg(z;) = 1.

Der optische Wegingenunterschied\z zwischen Proben- und Referenzarnirade
sich dann nur noclindern, wenn die axiale Position der Reflexion des Objekts bild-
feldablangig variiert. Insbesondereane es nicht raglich, die Einlilllende des Interfe-
renzstreifenmusters und damit das Reflexionségren der Probe zu messen. Abhilfe
schafft ein homodynes Melverfahreir; tlas eine Phasenmodulation im Referenzarm
eingetihrt wird (Jackson und Jones 1989; Izatt u. a. 1996).

Genal der Gleichungen (2.33) und (2.3&Rt sich etwalifr Ao/AX > 10 in der Nahe
von Az = 0 die Intensiét rahern zu

Py
I =~ Z ((1 + Ry + 24/ R cos(k02Az)) (2.37)

Durch Einfihren einer Modulation der Referenzaamgje durch
Az — Az 4+ Anoq $in(wieqt) (2.38)

wird aus Gleichung (2.37)

l

Psrc .
I = 1 <1 + Ry + 2+/ Ry cos(2ko(Az 4+ Amod sm(wmodt)))) . (2.39)

Mit der Phase der Ruhelage der Modulation
©mod = 2koAz (2.40)

ist ein Arbeitspunkt auf dem Interferenzstreifenmuster gegeben, um den herum die
Phasenmodulation ein periodisches Signal auf dem Detektor erzeugt (Abbildung 2.7).
Dieses Detektorsignal erith Oberfrequenzen der Modulationsfrequenz, deren Anteile
von der Phasenlage des Arbeitspunktes und der Modulationsamplituéiegavh Un-

ter Verwendung der Gleichung (A.32) schreibt man Gleichung (2.39) als eine Reihe
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Abbildung 2.7  Entstehung des periodischen Detektorsignals im optische@rgabmikro-

skop bei Phasenmodulation im Referenzarm. Jeweils unten ist die harmonische Modulation des
optischen Wegingenunterschiedes in Form des Argumentes .04 + 2ko Amod Sin(wmodt)

der Cosinusfunktion in Gleichung (2.39) dargestellt. Die Modulation vibeér die Form

des Interferenzstreifenmusters auf das ze#alige Detektorsigndibertragen. Ab&ngig von

der Phasenlage,,.q des Arbeitspunktes und der Modulationsamplitutlg,q ergeben sich
vielfaltige Signalformen mit jeweils unterschiedlichen Oberfrequenzanteilen.

von BeEssEelfunktionen:

Psrc

I = 1 (1 + Ry + 24/ Rs (Jg(?koAmod) COS Pmod

+ 2 Z J2i(2ko Amod ) €OS Ymod €0S(21 Winoal)

i=1

—2 Z J2i—1(2k0Amod) sin ¥mod Sln((zZ o 1) wmodt>)) (241)

i=1



2.2 OPTISCHEKOHARENZTOMOGRAPHIE UND-MIKROSKOPIE 29

Amod [l

“-~ 0.20928

— 0.29992
-~ 0.48434
~--— 0.59003
-~ 0.73999
-~ 0.85116
-~ 1.10680
o 1.24414
-~ 1.36025

2ky Anog [rad]

Abbildung 2.8  Verlauf der Besselfunktioner;, J> und J3 und die ersten Elemente der
Mengen Q1 und Q,, die genal3 Gleichung (2.44) die dsungenA,,.q der Gleichungen
J1(2k0Amod) = Jg(?koAmod) und J3(2k0Amod) = J3(2]<}0Am0d) enthalten.

Gleichung (2.41) entiit eine Darstellung des Leistungsspektrums des periodischen
Detektorsignals. Der Betrag der in jeder Oberfrequenz,,.q/27 der Modulations-
frequenzv,,.q /27 Ubertragenen Leistung ist durch diete Harmonische

Hon = Pae \/Re I (2o Amod) { |08 Pmoa| - m gerade (2.42)

| Sin Yiod] m ungerade

gegeben. Zwar ist jede Harmonische der Wurzel des ReflexionggermEi, der Pro-

be proportional, allerdingsamgt auch sie von der Phasenlage, des Arbeitspunkts

und der Modulationsamplitudé,,,.q ab (Abbildung 2.®ben). Die Phasenlage ist nicht
genau bekannt und kann sictalwrend der Bildaufnahme objektbedingt oder durch
aul3ere Einfisse auf das Interferomet@ndern. Allerdings ist bei geeigneter Wahl der
Modulationsamplitude die Summe der Quadrate zweier Harmonischer aufeinanderfol-
gender Ordnungem undm + 1 wegensin®?z + cos>2z = 1 unablangig von der
Phasenlage (Abbildung 2uten):

HE, +He sy = (Pac Jn(2k0Amed))? R VAmod € O, (2.43)
Qm - {Amod € R+ ’ Jm<2k0Am0d) - Jm+1(2k0Amod)} (244)

Die BedingungA,,.qa € Q,, fordert, dal3 in den beiden Oberfrequenzen im Maxi-
mum jeweils gleich viel Leistungibertragen wird. Aufgrund des Verlaufs dee®
seLfunktionen enthlt jede Menge&Q,,, unendlich viele diskrete dsungen (Abbildung
2.8). Die meiste Leistung wird bei dem kleinsten Elemént, ~ 0,20928)\, ausQ;
ubertragen, weshalb das beste Signal-zu-Rauschal®ihfur die Bildintensiat

Tocn = Hi + Hi ~ Ry | Ao ~ 0,20928) (2.45)
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Abbildung 2.9  Oben: Abhangigkeit der Harmonischel, Hs undH3 des Detektorsignals
(Abbildung 2.7) von der Modulationsamplitudg,,,q und der Phasenlage,.q des Arbeits-
punktes.Unten: Bei diskreten Betigen der Modulationsamplitudé,,.q sind %2 + H2 und
H3 + H3 unablangig vong,oq-

des optischen Kdirenzmikroskops durch Kombination véfy undH, erreicht wird.
Die HarmonischerH; undH, treten dann komplemeiat auf und tragen die Phasen-
information des Objekts (Abbildung 2.10).

2.2.4 Entwicklungsstand existierender Systeme

Die optische Korenzmikroskopie wurde im Hinblick auf biomedizinische Anwen-
dungen untersucht, wobei mit einem Laboraufbau im Bild eine DynamiktvalB
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: ,L'

Abbildung 2.10  Probennetzifr die Transmissionselektronenmikroskopie. Aus den Harmo-
nischenH, und H, wird gemald Gleichung (2.45) das Bilthcn des optischen Kdirenzmi-
kroskops zusammengesetzt, das dem Bilddes Reflexionsmikroskops entspricht. Alplgig

von der Objektphase dominiert eine der beiden Harmonischen.

und fur Gewebe aus dem Verdauungstrakt Informationstiefen von einigen hundert Mi-
krometern erreicht wurden (Izatt u.a. 1996). Ein verbesserter Laboraufbau (Hoeling
u. a. 2000) zur Untersuchung von Gewebevolumina von jeweils mehredemm Kan-
tenlange zielt auf entwicklungsbiologische Anwendungen und zeigt daher keine Ten-
denz zur Miniaturisierung. Ein Weil3lichtinterferometer mit CCD-Detektion (Dubois
u.a. 1999) ergibt zwar hohe Bildraten, ist aber weder konfokal noch in ein flexibles
Endoskop integrierbar. Parallele optische E@nztomographie mittels eines demodu-
lierenden Detektorarrays kombiniert mit einem Ti:Saphir-Laser als Lichtquelle (Bour-
guin u. a. 2000) erreicht eine entsprechend gute axialesuwiflg, jedoch ist auch die-

ses Verfahren prinzipiell nicht konfokal.

Ein in Verbindung mit einer konfokalen, endoluminal einsetzbaren Sonde arbeiten-
des optisches Karenzmikroskop existiert bislang nicht. Die in Kapitel 5 vorgestellte
Sonde bdihrt diverse Patente zur Realisierung der Rastereinheit mit elektrostatisch
betriebenen Mikrospiegeln (Harris 1990{iffing u. a. 1998; Dickensheets und Kino
1999a, b, 2000).






Kapitel 3

Laboraufbau eines optischen
Koharenzmikroskops

Ein optisches Koaérenzmikroskop wurde im Labor aufgebaut, um Einséigichkei-

ten der optischen Kalrenzmikroskopie im Bereich der endoluminalen Mikroskopie zu
untersuchen und Erfahrung im Hinblick auf eine klinisch einsetzbare Implementierung
dieser Technik zu gewinnen.

Als Rastermikroskop wurde keine endoluminal einsetzbare Sonde entwickelt, und die
Bildaufnahmedauer liegt im Minutenbereich. Das optischedehzmikroskop kann
jedoch durch die in Kapitel 5 beschriebenen Malinahmen zu einem endoluminal ein-
setzbaren System nachgstet werden. Durch diese zweistufige Vorgehensweise wur-
den die Grundlagenuntersuchungen nicht durch die technisch anspruchsvollen Aufga-
ben der Miniaturisierung und Geschwindigkeitssteigerung beéintigt.

3.1 Aufbau und Charakterisierung der Komponenten

In diesem Abschnitt wird das im Labor als Vorstufe zu einem endoluminal einsetzba-
ren System implementierte optische Koenzmikroskop (Abbildungen 3.1 und 3.2)
anhand seiner Komponenten beschrieben. Zugunsten einer geschlossenen Darstellung
werden diese gleichzeitig charakterisiert.

3.1.1 Strahlteiler, Detektor und Lichtquelle

Das MiCHELSON-Interferometer ist in Form einesdB-Strahlteilers aus Monomo-
denlichtwellenleiterniir das O-Band (Spektralbereich vo260 nm bis 1350 nm) rea-
lisiert. Die Cutoff-Welleninge, unterhalb derer sich aucbhiere Moden ausbreiten
konnen, liegt mit1 250 nm unterhalb des Spektralbereichs der Lichtquelle. Die nume-
rische Apertur des Lichtwellenleiters byt 0,13, der Durchmesser der Grundmode

33



34 3 LABORAUFBAU

__________________________________ Potential Piezoaktuato Schriti-
hub18 V v, Spiegelt motor
manueller
Yen _ . .
od Shutter Zr Verschiebetisch
zur Wahl des
£ Rasterbereichs
Funktionen E Zo Yo
generator S
s E e Zs  Schritt-
U 3 [ H motor
od o piezoelektrischef
L Verschiebetisch T
Polarlsatlonsg zur Rasterung s Us
anpassung
breitbandige Y
Lichtquelle| Quellenarm ¢ [50/50 | Probenarm
§ Mikroskop
sl I Gewebe
2l
9
8 ;
Hochspannungs-
- Detekto verstrker
Us A Uy |
Datenakquisitionskarte DIA
> >| Iref(l'mys)
Demodulation Software
X ~ HQ
1 Vmod | Y| | |aD (X2+Y2)—1>|
Lock-In-Verstrker
( H} +H3 ) ~ Tocn (s, s)
— X o 7_[2
w1120 | Y (XQ Y2) 2
> | mod - +
Lock-In-Verstrker

Abbildung 3.1  Schematischer Aufbau des im Labor implementierten optischead€olami-
kroskops, das durch Blockieren des Shutters als Reflexionsmikroskop betrieben werden kann.

9,3 um. Die Enden der Lichtwellenleiter des Strahlteilers sind in Quellen-, Proben- und
Detektionsarm jeweils mit einem FC/PC-Steckesnfektioniert, im Referenzarm mit
einem FC/APC-Stecker. Denn Reflexionen an Steckérmm&n in Quellen- und Detek-
tionsarm nicht wesentlich zu einem Untergrund bei der Detektion beitragen, und die

IFC-Steckverbinder dienen dem zentrierten, verlustarmen und mehifslsarén Verbinden von
Lichtwellenleitern. Beim FC/PC-Stecker sind die EAdfien senkrecht zur optischen Achse poliert,
beim FC/APC-Stecker dagegen @hgeneigt, damit an ihnen reflektiertes Licht ausgekoppelt wird.
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Abbildung 3.2  Die Komponenten des im Labor implementierten optischendk@hzmikro-
skops sind in einem9”-Schrank und auf einer optischen Tischplatte untergebracht, welche
auf einer schwingungganpfenden Konstruktion ruht. Diese besteht aus einer optionalen Lage
Schwimmfligel, einer20 cm starken Polystyrolplatte, und eine¥fi cm hohen, ausgeihlten

und mit Sand geflltem Polystyrolkubus. Zwischen Sand und optischer Tischplatte befinden
sich mehrere Lagen Luftpolsterfolie. Auf der optischen Tischplatte (Abbildung B.7) befindet
sich das Interferometer mit konfokalem Mikroskop, \@yerungsstrecke und Detektor. Alle
weiteren Komponeten sind im Schrank untergebracht.
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Abbildung 3.3  Autokorrelationsfunktion der verwendeten Lichtquelle AFC BBS 1310B-TS.
Zur ihrer Messung wird ein Spiegel als Probe fokussiert und dann die Refereangetinear
erhbht, wobei die abgeglichene Positidx = 0 passiert wird.

Pupille im konfokalen Mikroskop soll symmetrisch ausgeleuchtet werden. Der weder
durch Probe noch Referenzarmspiegel bedingte Untergrund entsteht fagtnebdjst
am Stecker des Probenarms und &gtt % der Lichtquellenleistung (Anhang B.1.1).

Der Detektor (New Focus 2011) basiert auf einer Photodiode urithésteine FC/PC-
Buchse mit dem Strahlteiler verbunden. Die Grundempfindlichkeit 468V /mW
kann durch einen Vorvei@tker mit diskreten Veratkungsfaktoren et werden. Bei
der niedrigsten Veratkung arbeitet der Detektor bis maxingahW linear. Der inte-
grierte Bandpal3filter wird umgangen.

Die verwendete Superlumineszenzdiodenlichtquelle (AFC BBS 1310B-TS) koppelt ei-
ne Ausgangsleistung von maximgd mW in einen Monomodenlichtwellenleiter ein,
wobei stets6 mW eingesetzt wurden. Sie isiber eine FC/PC-Kupplung mit dem
Strahlteiler verbunden. Superlumineszenzdioden emittieren als Mischform zwischen
LED und Laserdiode unpolarisiertes oder nur teilweise polarisiertes Licht. Der Polari-
sationsgrad wurde gemessenizif + 0,8° (Anhang B.1.3). Die vom Hersteller ver-
messene spektrale Leistungsdichte (Abbildung 4.1) ergibt sich vermutlidbtzarta-
gerung mehrerer Superlumineszenzdioden und hat bei einer Zentral&eten) =

1310 nm die Halbwertsbreite\\A = 68 nm. Daraus berechnet sich gaf Gleichung
(2.36) die Kolarenzénge zul. = 11,1 um. Eine Kontrollmessung mit einem Spek-
trometer (Anritsu MS9702A) ergab eine Halbwertsbreite o= 60 nm, was einer
Koharenzénge vonl. = 12,6 um entspricht. Die Autokorrelationsfunktion der Licht-
quelle (Abbildung 3.3)iihrt auf eine etwasdhere Kolarenzinge von, = 14,4 ym.

Ihre Einhillende zeigt Nebenmaxima, da die spektrale Leistungsdichte (Abbildung
4.1) nicht idealcausgormig ist. Die Form der spektralen Leistungsdichte kann viel-
mehr vereinfacht als Mischform aus einer Rechteckfunktion und eineis§unktion
angesehen werden, dereomURIERtransformierte jeweils durch eingnc-Funktion
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und eine Qwussfunktion gegeben sind. Die Charakteristik darc-Funktion, welche
unendlich viele Nebenmaxima aufweist, ist demnach schwach in Form der beiden Ne-
benmaxima in der Eiriillenden der Autokorrelationsfunktion enthalten.

Der Kontrast des Interferenzstreifenmusters'amtg, was damitiibereinstimmt, dafl3
unter den MelRbedingungen die Leistungen aus Proben- und Referenzarm aitnerh
3 : 1 zueinander stehen (Anhang B.1.1).

3.1.2 Lichtwellenleiter und Polarisationsanpassung

Fur einen maximalen Kontrast der Autokorrelationsfunktioisssen die aus Proben-

und Referenzarm in den Detektionsarm eingekoppelten Lichtanteile gleich polarisiert
sein. Daher behandelt dieser Abschnitt die Grundlagen der Beeinflussung der Polari-
sation durch Lichtwellenleiter und die daraus resultierende Polarisationsanpassung.

Polarisationszustand, Polariationsrichtung und Verdgerer

Der Polarisationszustand charakterisiert die &gérund die relative Phasenlage von
zwei zueinander orthogonalen Polarisationsrichtungen einer Lichtwelle. Spéeialf
sind lineare und zirkulare Polarisationszusle. Die Polarisationsrichtung ist die Vor-
zugsrichtung, die bei linearer oder elliptischer Polarisation durch die Richtung des
grofRten Feldstrkebetrags gegeben ist.

Ein linearer Verbgerer (Bludau 1998b) ist ein doppelbrechendes Element mit zwei
senkrecht zueinander und senkrecht zur Lichtausbreitungsrichtung orientierten Haupt-
achsen des Brechungsindexes. Eine eintretende Lichtwelle wird in zwei Komponenten
zerlegt, die jeweils in Richtung einer Hauptachse linear polarisiert sind. Beide Kom-
ponenten haben innerhalb des \@&gerers unterschiedliche Phasengeschwindigkeiten.
Entsprechend spricht man von einer schnellen und einer langsamen Achse. Lineare
Verzogererandern folglich den Polarisationszustand.

Ein zirkularer Verbgerer (Bludau 1998b) zerlegt eine eintretende Lichtwelle in zwel
zirkulare Polarisationszusmtde mit entgegengesetzter Drehrichtung. Diese haben in-
nerhalb des Vekmerers unterschiedliche Drehgeschwindigkeiten. Zirkulareddgmz

rer bewirken eine Drehung der Polarisationsrichtung.

Polarisation im Monomodenlichtwellenleiter

In einem Lichtwellenleiter bewegen sich die beiden orthogonalen Vektormoden der
Grundmode mit gleicher Phasengeschwindigkeit und somit unter Erhaltung des Pola-
risationszustandes, solange der Kern optisch isotrop und Querschnitte durch die Grenz-
flache zwischen Kern und Mantel stets krérsfig und konzentrisch sind (Bludau
1998c). In der Realkit liegen diese Bedingungen aufgrund fderen mechanischen
Spannungen, thermischen Eiigsen und herstellungsbedingten Unregsligkeiten
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Abbildung 3.4  Anderung des Polarisationszustandes in einem Lichtwellenleiter durch Aus-
nutzen der in einer Lichtwellenleiterschleife induzierten Doppelbrechung. Die ba&idisren
Schleifen bleiben fixiert, um die mittlere Schleife kontrolliert relativ zu diesen um den Winkel
a verdrehen zu &nnen. Die [Angel der mittleren Schleife berechnet sich aus deren Rallius
und der ZahlV der Wicklungen. Mit dem Mantelradiusdes Lichtwellenleiters und der mate-
rialabrangigen photoelastischen Konstaateerechnet sich dann die Végerung) (LeFevre
1980) zwischen der schnellen und der langsamen Achsde=za [ (r/R)? = 2ra N 7?/R.

der Kerngeometrie (LeFevre 1980) nicht vor, so dal3 der Polarisationszustand am En-
de eines Lichtwellenleiters praktisch nicht vorhersagbar ist. Die Wirkung des Licht-
wellenleiters kann als Hintereinanderschaltung eines linearen und eines zirkularen
Verzogerers verstanden werden. Eramdert also Polarisationszustand und -richtung.

Das vom Quellenarm zum Strahlteiler gelangende Licht ist somit wegen der Eigen-
schaften der Lichtquelle ein Ensemble von Wellggen mit schwach ausge&gter Po-
larisationsrichtung. Der Polarisationszustand eines einzelnen Wellenzuges ist undefi-
niert, jedoch unmittelbar nach seiner Verteilung auf Proben- und Referenzarm in diesen
gleich. Aufgrund der Reflexion an den Enden beider Arme passiert jeder Wellenzug
den entsprechenden Lichtwellenleiter zweimal in jeweils entgegengesetzter Richtung.
Drehungen der Polarisationsrichtung auf dem Hinweg werden auf dexkweg wie-

der ickgangig gemacht. Didnderung des Polarisationszustandes dagegen wird nicht
aufgehoben, weil sich der zwischen den Vektormoden induzierte Phasenunterschied
verdoppelt. Wirkt der Lichtwellenleiter bei einfachem Passieren wie gjibePlatte

mit b € R, so ist sein Effekt in Hin- und &ckrichtung der eine2)\ /b-Platte.

Folglich muf3 in den Proben- oder den Referenzarm eidGerr Einstellung des Po-
larisationszustandes integriert werden. Als solches dient eine Lichtwellenleiterschleife
(Abbildung 3.4), deren Ebene relativ zu den verbleibenden Teilen des Lichtwellenlei-
ters verdreht werden kann (LeFevre 1980). Infolge der durch die Biegung der Faser
induzierten Spannungsdoppelbrechung liegt die schnelle Achse stets in der Ebene der
Schleife und die langsame Achse senkrecht dazu. Die erreichtégésumg zwischen

den Achsen &ngt von der Geometrie der Schleife ab. Das Verdrehen der Schleife wirkt
wie die Rotation einer Veimerungsplatte. Eine entsprechende Vorrichtung von Fiber
Control Industries ist im Referenzarm integriert (Abbildung B.7), und durch eine Ver-
drehung um weniger al$0° kann der Polarisationszustand dem aus dem Probenarm
angepaldt werden.
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3.1.3 Demodulation, Datenaufnahme und Bildberechnung

Das Ausgangssignal des Detektors in Form einer elektrischen Spannung wird zur Auf-
nahme des Reflexionsmikroskopiebildes ~ R, direkt einer Datenakquisitionskarte
(National Instruments PCI-MIO-16E-4) zugirt. Das Signal wird ferner zur Demo-
dulation auf zwei digitale Lock-In-Veratker (EG&G Instruments 7220) verteilt. Bei-

de Lock-In-Versérker werden mit dem die Referenzarmmodulation ansteuernden Si-
gnal synchronisiert und sind identisch konfiguriert, auf3er, daf3 ein Lock-Inavkest

auf der zweifachen Grundfrequenz demoduliert. Es resultieren die erste Harmonische
‘H; und die zweite Harmonischk, des Detektorsignals, die zur Edglichung einer
ausreichenden Bandbreite jeden Lock-In-Vérser unter Umgehung des internen Mi-
kroprozessors in Form der X- und Y-Komponenten verlassen und von der Datenakqui-
sitionskarte als die vier Kabe H, x, H1y, Hox UndHsy eingelesen werden. Dabei ist

H? = Hi, + H3, undH3 = H3y + HZ,, woraus nach Gleichung (2.48)cy ~ R,
berechnet wird. Passend zuigtnbglichen Pixelrate vor2 ms—! (Abschnitt 3.1.4)
betiagt die Zeitkonstante der Lock-In-Veasker0,64 ms, was beiv,,,q = 16,887 kHz
(Abschnitt 3.1.5) knapp1 Modulationszyklen entspricht.

Die Eingangsspannungsbereiche der Datenakquisitionskarte bleiben stetfdist) n
bei[0V, 10 V] fur das Signal des Detektors und beb V, 5 V] fiir die vier Komponen-
ten der Harmonischen. Die Pegelanpassung ertdigt den Verstrker des Detektors
und die Eingangsempfindlichkeiten der Lock-In-Varker.

Ublicherweise werden die Bilddr,; und Iocy unmittelbar hintereinander aufgenom-
men, wobei die Aufnahme voh.; bei blockiertem Referenzarm erfolgt. Die Span-
nungswerte deriinf Karale werden zusammen mit allen Parametern des optischen
Koharenzmikroskops und derdglichkeit eines Kommentares in einer Datei abgelegt.

3.1.4 Konfokales Mikroskop mit Rasterverschiebetisch

Im Probenarm ist an den Strahlteiler ein miniaturisiertes konfokales Mikroskop ange-
schlossen, welchagber keine interne Rastereinheit \iggt und stattdessediber einen
piezoelektrisch betriebenen Verschiebetisch relativ zu einem unbewegten Probenhalter
(Abbildungen 3.5 und B.7) lateral-lateral gerastert wird.

Piezoelektrisch betriebener Rasterverschiebetisch

Die Rasterung erfolgtiber einen zweiachsigen, piezoelektrischen Linearverschiebe-
tisch (Piezosystem Jena, PXY 200 D12) mit Positidnkmeldungsregelung, der in
Verbindung mit den zugéirigen Hochspannungsvedskern einen Hub voih50 pm in

jeder Richtung liefert. Die langsame Rasterrichtgngvird mit einer Sagezahnspan-
nungU, angesteuert. Die Steuerspannudngder schnellen Rasterrichtung besteht

aus einer ansteigenden Rampe gefolgt von einer schnell abfallenden Rampe und einer
Ruhepause, um Schwingungen des Regelkreises zu vermeiden (Abbildung 3.1). Die
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Aktualisierung der Steuerspannubg ist mit der Abtastung deriihf Akquisitions-
karéle synchronisiert. Die Rastergeschwindigkgitist gro3er als50 ym/s, um eine
Stufenbewegung zu vermeiden (Abbildung B.1), und kleinei @$ pm /s, um nicht
durch die mechanische dgheit besclamkt zu sein. Unter Einhaltung desrNUIST-
Theorems wirdiblicherweise mit einer Ortsad8ung von0,5 um gerastert. Zusam-
men mit der gewhlten Pixelrate von kHz fuhrt dies auf eine Rastergeschwindigkeit
vonzs = 1 mm/s und eine Bildaufnahmedauer vofs.

Der Rasterverschiebetisch ist an einer dreiachsigen Positioniereinrichtung befestigt,
die aus drei Verschiebetischen (Newport M-URM 8.25) besteht, die jeweils einen Ver-
fahrweg von25 mm bieten. Der Rasterbereich wiither manuell béitigte Mikrome-
terschrauben mit einer Awgung vonl ym und einer Reproduzierbarkeit untepm
gewahlt. Die axiale Verschiebung erfolgber einen Schrittmotor (Newport 850F) mit
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Abbildung 3.5  Piezoelektrisch betriebener Verschiebetisch mit konfokalem Mikroskop und
Lage der Koordinatensysteme. Unterhalb des schwarz eloxierten Winkels befinden sich zwei
hier nicht sichtbare, gekreuzte Verschiebetische zur Wahl des Rasterbereichs. Der zum konfo-
kalen Mikroskop @ihrende Lichtwellenleiter ist relativ zu dem motorisierten Verschiebetisch
fixiert, jedoch wird die Polarisation aufgrund deange des freien Lichtwellenleiters relativ

zum Hub des Rasterverschiebetischs nicht beeinfluf3t.
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Abbildung 3.6  Strahlengang und Optomechanik des konfokalen Mikroskapsién La-
boraufbau. Eine Buchséif einen FC/PC-Stecker wird von links in den Tubus eingeschraubt,
so dalR das Ende des Lichtwellenleiters an der als Brennpunkt markierten Stelle liegt. Das
austretende Licht wird alsausssches Strahilindel mit der durch numerischen Apertur und
Grundmodenhalbwertsbreite des verwendeten Lichtwellenleiters in ZEMAX-SE 7 modelliert.

einer Schrittweite vor),05 um, der eine Positionsickmeldungiber eine Schnittstel-
lenkarte bietet. Eine reproduzierbare Positioniergenauigkeit von(ebjyan wird em-
pirisch erreicht, wenn die Sollposition immer aus derselben Richtung mit Geschwin-
digkeiten unter25 um/s angefahren wird. Dies wurde bei positionierkritischen An-
steuerungen generell igksichtigt.

Der Probenhalter ist oberhalb des Objektives montiert (Abbildung B.7) und um die
zwei lateralen Achsen neigbar, um die Probe senkrecht zur optischen Achse ausrichten
zu kdnnen. Er nimmt Deck@ker auf, kann aber auch aufgrund von Montagebohrungen
flexibel mit anderen Objekten béskt werden.

Konfokales Mikroskop

Das konfokale Mikroskop (Abbildungen 3.5 und 3.6) mul3 aufgrund seiner Rasterbe-
wegung relativ zur Probe nichtif bildfeldablangige Fehler korrigiert sein. Es be-

steht aus einer FC/PC-Buchse und einer Kollimatorlinse (Geltech 350280), die beide

in einen Tubus geschraubt sind. Auf den Tubus wird der Objektivhalter mit der ein-
geschraubten Objektivlinse (Geltech 350330) der numerischen Apértur= 0,68
geschraubt, so dal3 die Fassungen der beiden passend antireflexbeschichteten Linsen
kontaktieren.

Wahrend der Abstand zwischen Objektiv und Kollimator unkritisch ist, wurde der op-
timale Abstandf, zwischen Lichtwellenleiterende und Kollimator experimentell ba-
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Abbildung 3.7  Oben: Axiale konfokale Punktbildfunktion aldimgig vom Abstandf. zwi-

schen Lichtwellenleiterende und Kollimator, ddyer den Kurven angegeben ist. Zur Messung
wurden die Komponenten auf einer optischen Bank montigmten: Grof3te Symmetrie der
axialen konfokalen Punktbildfunktion ergibt sidirff. = 18,3 mm, und inUbereinstimmung

mit dem Ergebnis durch Raytracing (Abbildung 3.6) liegt die minimale Halbwertsbreite im
Bereich18,3mm < f. < 18,8 mm. Die punktierte Kurve zeigt das Resultat nach Endmonta-
ge des miniaturisierten konfokalen Mikroskops. Aufgrund der besseren Zentrierung verringert
sich die Halbwertsbreite aBf6 pm.

sierend auf der axialen konfokalen Punktbildfunktion (Abbildung 3.7) ermittelt. Dies
war auch deshalb erforderlich, weil zur Vermeidung von Reflexionen und zur Verein-
fachung der Konstruktion die Kollimatorlinse ohne das Fenster verwendet wiird, f
welches sie vom Hersteller ausgelegt wurde. Die axiale konfokale Punktbildfunktion
wird bei geschlossenem Shutter durch Verfahren eines Spiegels durch die Bildebene
des Objektivs aufgenommen. Das Mikroskop erreicht konfokal eine Tiefésaunil
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Abbildung 3.8  Links: Laterales Punktbild des konfokalen Mikroskops aus Abbildung 3.6
genalR RaytracingRechts: Schnitt durch das Zentrum des lateralen Punktbildes und seinem
Quadrat. Letzteres entspricht theoretisch dem konfokalen Punktbild und liefert eine Halbwerts-
breite von1,70 um gegeriiber2,58 um bei nichtkonfokaler Abbildung.
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Abbildung 3.9  Abschatzung der lateralen Aufsung des konfokalen Mikroskops aus Bild-
daten.Oben: Detail eines reflektierenden Streifens einesNRHI-Gitters in Reflexions- und
Koharenzmikroskopie. Die beiden Reflexionen im Zentrum sind bei deakartzmikroskopie
gerade noch audkbar, viahrend sie bei der Reflexionsmikroskopie alsggezogener Fleck er-
scheinenUnten: Schnitt durch die Bilder entlang der eingezeichneten Linie. Diegfehzmi-
kroskopie profitiert von der gf3eren Kantensteilheit, so dal’ von einem lateralend&ufigs-
vermbgen vonl,5 um ausgegangen werden kann.
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Kante senkrecht zug (schnelle Rasterrichtung) Kante senkrecht zys (langsame Rasterrichtung)

Kantenauisung Kantenaufbsung
20% — 80% | 10% — 90% 20% — 80% | 10% — 90%
[pm] | [1] | [pm] | 1] [pm] | [1] | [pm] | 1]
Lot 1,50 | 1 2,62 | 1 Lot 2,16 | 1 341 |1
Iocum 1,59 | 1,06 | 2,25 | 0,86 Tocm 1,92 | 0,89 | 3,06 | 0,90
VIoom | 1,14 | 0,76 | 2,33 | 0,89 VIoom | 1,48 | 0,69 | 2,53 | 0,74

normierte Intensitat [1]
normierte Intensitat [1]

relative laterale Positionpfn] relative laterale Positionpfn]

Abbildung 3.10 Kantenaufbsung des konfokalen Mikroskops anhand der Kante eines
RoNcHI-Gitters. Aufgrund der durch die partielle Katenz der Lichtquelle bedingten Os-
zillationen im Kantenprofil sind die angegebenen Astingen nicht immer regsentativ.

von R... = 5,6 um, woraus sich nach Gleichung (2.23) eine effektive numerische
Apertur vonN. A..¢ = 0,42 berechnet. Dieser Wert ist kleiner als die numerische Aper-
tur der Objektivs, da in der Pupille achsferne Strahlen aufgrunasdessschen In-
tensititsverteilung unterrepsentiert sind. Die Einkopplungseffizienz des konfokalen
Mikroskops betagt(, = 45% (Anhang B.1.1).

Die laterale Aufdsung liegt gerald Raytracing bei,7 ym (Abbildung 3.8). Sie wur-
de experimentell mittels eines Testobjektes dahingehend atidesctall beim Betrieb
als Reflexionsmikroskop zwei Strukturen vbd5 ym Abstand gerade nicht mehr auf-
geldst werden konnten, wohingegen dies beim Betrieb als optischegr&mmikro-
skop gerade noch gutdaglich war (Abbildung 3.9).

Dabei fllt auf, dal¥/cy kontrastreicher alg,.¢ ist und die Signalniveaus voyi /oo

eher mit denen von,.; vergleichbar sind. Dies liegt daran, dal3 das optischeikeriz-
mikroskopuber einen Dynamikvorteil voA8 dB und eine axiale Aufisung von nur

3,0 pm verfugt (Abschnitt 3.2.1). Um Bilddaten des optischen Emnzmikroskops

fur axial in der GoRenordnung einer Zelle ausgedehnte Objekte mit denen der Refle-
xionsmikroskopie vergleichen zwhknen, werden sie nachfolgend meist al&
dargestellt. Die resultierende Bevorzugung defokussierter Strukturen kann bei lateral-
lateralen Bildern vorteilhaft sein, ist es aber nicht bei der Verarbeitung von Volumenda-
tensitzen. Das Signal-zu-Rausch-Valtmis ist bei/Iocn unginstiger als beigc.
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Die Kantenautbsung wurde iir I..;, Iocy und v/Iocnm jeweils fur die Kante eines
RoNCHI-Gitters gemessen (Abbildung 3.10). Dabei lag die Kante entweder senktrecht
zur schnellen oder zur langsamen Rasterrichtung. Jedes Kantenprofil wurde aus
benachbarten Bildpunkislen aus einem0 ym breiten Streifen gemittelt. In beiden
Fallen ist das Kantenprofil eine Mischform zwischen der&amten und inkadrenten
Kantenantwort (Born u.a. 1993) und zeigt daher schwach ausgepOszillationen.

Da das lichtwellenleiterbasierte konfokale Mikroskop selbst eiraket abbildendes
System ist (Abschnitt 2.1.2), ist die erkennbare partielledfehz durch die zeitlichen
Koharenzeigenschaften der Lichtquelle bedingt. Die Lage der Oszillationen stimmen
fur I und Iocy Uberein, jedoch ist die Audsung von/pcy um etwal0% besser als

die von/... Sie nimmt versindlicherweiselr /oy hochmals erkennbar zu.

3.1.5 \Verdgerungsstrecke mit Phasenmodulation

Die Verzgerungsstrecke im Referenzarm (Abbildung 3.11) besteht aus einem pie-
zoelektrischen Ringaktuator (Piezomechanik 500/15-8/25 VS 22)lukar eine Hal-
terung mit einem motorisierten Verschiebetisch verbunden ist und auf dessen Spit-
ze ein silberbeschichteter Spiegel (New Focus 5153) mit einem Reflexiortgyenm

von R, = 0,95 montiert ist. Verschiebetisch und Schrittmotor sind baugleich mit den

piezoelektrischer Aktuator
Schritt-
motor

Spiegelhalterung

Justage-
halterung

Verschiebetisc

Lichtwellenleiter
mit FC/APC-Stecker

Abbildung 3.11  Verzogerungsstrecke im Referenzarm. Als Shutter (Abbildung 3.1) wird ein
opakes, nicht reflektierendes Objekt manuell in zwischen Kollimator und Spiegel eingebracht.
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Abbildung 3.12  Frequenzabdingige Amplitude und totale harmonische Verzerrung der
piezoelektrischen Phasenmodulation im Referenzarm vor und nach der Stabilisierung der Hal-
terung des Aktuatordif U,,.q = 5 V. Wahrend die Anregung bei der ur§pglichen Halte-

rung (Abbildung B.4) zu keinen ausg@gten Resonanzen der Spiegelbewegugtf treten

mit der stabileren Halterung (Abbildung 3.11) im Bereich LorkHz mehrere scharfe Reso-
nanzen auf. Fernebst sich die Struktur um8 kHz detaillierter auf, wobei auch hier eine
scharfe Resonanz hervortritt. Die totale harmonische Verzerrung liegt im niederfrequenten Be-
reich und umi8 kHz signifikant niedrigeriibersteigt aber bei beiden Halterungen kaljin

entsprechenden Komponenten im Probenarm (Abschnitt 3.1.4). Das vom Strahlteiler
kommende Licht wirdiber einen Kollimator mit FC/APC-Buchse als paralleles Strah-
lenbindel des Durchmessessnm auf den Spiegel gelenkt und wieder in den Licht-
wellenleiter zuiickgetfihrt. Die optische Achse des Kollimators idver eine Justa-
gevorrichtung senkrecht zur Spiegelokicfie ausrichtbar. Die Einkopplungseffizienz
betiagt im Referenzarng, = 15% (Anhang B.1.1) und ist damit geringer als die des
Probenarms, was an der Quatitles Kollimators und an beugungsbedingten Verlusten
auf dem freien Lichtweg liegen kann.
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Uber die Motorposition erfolgt der Abgleich der Referenzémgje. Der Aktuator er-
zeugt die Phasenmodulation der Amplitudg,q = 274 nm genafd Gleichung (2.45).

Er wird dazu mit Batterien mit8 V vorgespannt und durch einen von der Software
gesteuerten Funktionsgenerator (Hewlett Packard 33120A) mit einer harmonischen
Spannung der Frequeng,,q = 16,887 kHz und der Amplitude/,,,oq = (5,1 £0,2) V
resonant betrieben. Die Schwankungen der erforderlichen Spannungsamplitude sind
primar temperaturbedingt, weshalh,,q bei Inbetriebnahme odeknderungen der
Umgebung angepal3t werden muf3 (Abschnitt 3.1.6).

Mit einer urspiinglich verwendeten Halterung (Abbildung B.4) lag die Schwankungs-
breite vonU,,,q zwischen4,5V und 6,1V beiv,,,q = 18 kHz. Amplitude und tota-

le harmonische Verzerrung der Spiegelbewegung wurden der vor und nach dem Ein-
bau der stabileren Halterung frequenzahgig vermessen (Abbildung 3.12). Die da-

zu notwendige absolute Messung der Modulationsamplitude wurde mit dem minia-
turisierten konfokalen Mikroskop unter Ausnutzung dessen axialer Punktbildfunktion
durchgetihrt (Anhang B.1.4). Die stabilere Halterung verbessert eindeutig dte G

und wahrscheinlich die Zeitstabéit der Resonanzen, wobei die totale harmonische
Verzerrung im Mittel unveindert gering bleibt.

3.1.6 Algorithmen fur den praxisnahen Einsatz

Native Gewebeproben sind keine zeitlich stabilen Objekte und verlieren aufgrund auto-
lytischef und anderer zersetzender Prozesse bereits ein bis zwei Stunden nach der
tierexperimentellen Entnahme dievivo vorhandene Struktur. Von wesentlicher Be-
deutung ist daher eine Software, die ein effizientes Mikroskopieredgicht. Eine

solche Software (Anhang B.1.5) wurde in der Sprache G unter der Umgebung Natio-
nal Instruments LabVIEW 5.1 entwickelt und fal3t @initialisierung, Instrumenten-
steuerung, Datenakquisition, Bildanzeige, Bildexport sowie eine standardisierte elek-
tronische Dokumentation der MeRdaten einschlie3lich aller Parameter unter einer gra-
phischen Benutzerobeithe zusammen. Nachfolgend wird nur auf nicht naheliegende
Algorithmen eingegangen, die spezifis¢in &€in optisches Katrenzmikroskop sind.

Initialisierung, Autofokus und Bildaufnahmemodi

Die Initialisierung erfolgt sequentiell durch Einstellung Leistung der Lichtggiedip-
tionaler Justage von Kollimator und Probenhalter, Bestimmung des axialen Suchin-
tervalls r die Autofokusfunktion, Fokussierung, Bestimmung des axialen Suchinter-
valls fur den automatisierten Referenzarmabgleich, Abgleich der Refererdrayen!

und Einstellung der Modulationsamplitude.

Der Autofokusalgorithmus (Abbildung Buiten) sucht, idealerweise bei blockiertem

2gr. autés selbst; grlysein 1osen. EiweiRaufisung durch freigesetzte Enzyme (Pschyrembel 1982a).
3Die Leistung der Lichtquelle kann direkt gemessen oder ohne Abkopplung der Lichtigbele
eine Messung des Untergrundgs.s (Anhang B.1.1) des Interferometers bestimmt werden.
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Objektiv A

Probe \

Az, Az

Abbildung 3.13  Ist kein Immersionsmedium mit dem Brechungsinadeser Probe vorhan-
den, so vedngert eine relative Bewegung des Objektivs A in Richtung der Probe den
optischen Weg im Probenarm ufxz (n — 1) n. Diese Differenz entspricht der notwendigen
Korrektur Az, der Referenzarrahge.

Referenzarm, an der aktuellen Rasterposition innerhalb eines vorzugebenden axialen
Intervalls von etwa),2 mm nach den beiden &tksten Reflexen, die zur Halbwerts-
breite der axialen Punktbildfunktion passen. Die Fokussierung erfolgt dann wahlweise
auf den strkeren oder den sclagheren Reflex. Der d&tkere entspricht der Proben-
oberfliche, sofern kein Deckglas verwendet wird. Ansonsten entspricht afie

Reflex der dem Objektiv zugewandten Deckglasoberseite und deéshbyve Reflex

der Deckglasunterseite, an der die Probe anliegt.

Damit zu fokussierende Obeatihen in einem faglichst grof3en Teil des Rasterberei-
ches nahe der Bildebene liegen, wird das konfokale Mikroskop nach Aufnahme eines
lateral-lateralen Bildes in das Zentrum des Rasterbereichs bewegt. Ferner stimmt da-
durch die fokussierte Rasterposition mit dem Zentrum der optionalen Rasterbewegung
beim nachfolgend beschriebenen Abgleich der Referenaageliberein.

Die Positionen von Proben- und Referenzarm nach dem letzten und dem vorletzten
Referenzarmabgleich werden zwischengespeichert. Aus den Differénzemd Az,
der Werte des jeweiligen Interferometerarms wird der Brechungsindexes der Probe zu

n =1+ Az/Az (3.1)

berechnet und angezeigt. Gleichung (3.1) ergibt sich aus einer geometrischen Betrach-
tung (Abbildung 3.13), wenn man als Brechungsindex des Immersionsmediums den
Wert 1 voraussetzt. Diese Korrektur ist nicht erforderlich bisereinstimmung der
Brechungsindizes von Immersionsmedium und Probe, also im Fall von Wasserimmer-
sion.

Neben der lateral-lateralen Bildaufnahnig Reflexions- und optische Kéahenzmi-
kroskopie knnen fir jedes der beiden Mikroskopieverfahren Gewebevolumina oder
axial-laterale Schnitte aufgenommen werden, wobei die schnellste Rasterrichtung stets
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lateral liegt. Dies erfordert jedochakirend der Bildaufnahme einen kontinuierlichen
Abgleich der Referenzari@hge geral3 Gleichung (3.1), sobald die Bildebene in die
Probe eingetreten ist. Der in die Berechnung der Abgleichgeschwindigkeit einflie3en-
de Brechungsindex der Probe kann wahlweise aus der Messiergommen oder
vorgegeben werden. Der Zeitpunkt des Erreichens der Probergabhertann im prak-
tischen Experiment nur ungégend mit dem Beginn der Korrektur der Referenz-
armlange synchronisiert werden, pa@amwegen Beschleunigungsvégerungen der
Schrittmotoren, aber auch weil einige Positions- und Bewegungsparameter von der
Beobachtungssituation aligen. Entsprechende Bilddaten (George u. a. 2001) liefern
zwar auch potentiell diagnostisch nutzbare Informationen, allerdings enthalten sie be-
dingt durch die fehlerhafte Synchronisation Artefakte, weshalb eine axiale Bewegung
bedingende Bildaufnahmemodi in dieser Arbeit nicht weiter diskutiert werden. Die Ar-
tefakte lonnen mittels der abgleichsabigigen axialen Punktbildfunktion (Abschnitt
3.2.1) erkart werden.

Abgleich der Referenzarminge

Zum Auffinden der Motorposition im Referenzarm, bei der die ReferenZagel ab-
geglichen ist, durcldthrt der Motor ein vorzugebendes Intervall vohlicherweise
0,2mm, welches die abgeglichene Referenz@mge enthlt. Dabei werden mit ei-

ner Abtastdichte voi00/\, und einer Abtastrate vohkHz auf einem deriinf Ein-
gangskaale Daten akquiriert. Optional kanrérenddessen das konfokale Mikroskop

in z,-Richtung eine harmonische Bewegung um djékoordinate des Zentrums des
Rasterbereichs mit einstellbarer Amplitude und fester Frequeiilz austihren. In-
nerhalb von Zellverinden sind Reflexe in der Regel relativ zubGe des Rasterbe-
reiches homogen verteilt. In einem solchen Fall sorgt die optionale Rasterbewegung
dafur, dal3 im Mittel eine Reflexion aus dem Probenarm und damit eine Interferenz
im Detektionsarm vorliegt. Aus einem Ensemble von jewgilsufeinanderfolgenden
MeRwerten wird die Varianz berechnet. Von den so gewonnenen Varianzen (Abbil-
dung 3.14rechts) werden alle Werte herangezogen, diélggr als5% des jeweiligen
Maximalwerts sind. Aus diesen Werten wird der gewichtete Mittelwert der Ortskoordi-
naten errechnet, wobei die Gewichtungsfaktoren durch die Werte selbst gegeben sind.
Das Ergebnis wird als die Motorposition angenommen, bei der die Referednayen|
abgeglichen ist.

Alternativ zu den Varianzendanten auch die Mittelwerte der Ensemble verwendet
werden (Abbildung 3.14inks). Jedoch end#llt bei den Varianzen ein vorhandener
Untergrund, der die Dynamik verringernivde und bei der Auswertung limksicht
werden niif3te. Zudem ist Punktverteilung um die abgeglichene Positien= 0 fir

die Varianzen schaler und ldher, was eine genauere Ortsaating bei verbessertem
Signal-zu-Rausch-Vetitnis verspricht. Jeder deirif Eingangskadale kann zur Aus-
wertung herangezogen werden. Allerdings erreichen die von den Lock-Irakkesi
kommenden Kagle bei eingeschalteter Phasenmodulation edteele Dynamik. Die
Software wertet die Varianzen dés, x-Kanals aus. Die statistische Streuung einer
damit ermittelten Position liegt bei gutem Signal-zu-Rausch-aémnts bei0,65 pm.
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Abbildung 3.14  Abgleich der Referenzari@hge durch Messung der Mittelwerte oder Vari-
anzen von Ensembles von MeRRwerten #s,-Kanals bei optionaler Rasterung. Die einge-
zeichnete Linie gibt jeweils einen zentriert®loving Average Uber15 benachbarte Punkte an
und dient ausschlief3lich der groben Veranschaulichung der Punktverteilungsgeometrien.
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Abbildung 3.15 Einflul3 einer defokussierten, starken Reflexion auf den Abgleich der Refe-
renzarménge. Die Messung erfolgte unter Verwendung Hgs -Kanals ohne optionale Ra-
sterung. Als Objekt wurde ein Spiegel verwendeénks: Befindet sich der Spiegel im Fokus,
ergibt sich eine symmetrische Punktverteilung um die abgeglichene PaAitien 0. Rechts:

Ist der Spiegel defokussiert, so verursacht er eine asymmetrische Punktverteilung, deren Zen-
trum nicht mit der abgeglichenen Positibbereinstimmt.

Der vorgestellte Algorithmus eraglicht einen Abgleich der Referenzadnbe, ohne
das konfokale Mikroskop lateral auf einen Reflex in der aufzunehmenden Bildebe-
ne einstellen zu irssen. Er arbeitet in der Praxis robust und mit verrésshgbarer
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statistischer Streuung. Systematische Fehler treten aber auf, wenn im Objekt eine de-
fokussierte Ebene starke Reflexe étfitiiAbbildung 3.15), was im Zusammenhang mit
der abgleichsakiingigen axialen Punktbildfunktion (Abschnitt 3.2.1) diskutiert wird.

Einstellung der Modulationsamplitude

Um die erforderliche (Abschnitt 3.1.5) Einstellung der Modulationsamplitdge,
durchzutihren, muf¥,,,q nach Gleichung (2.45) in Einheiten der Zentralwelferge

Ao, also absolut, mel3bar sein. Das bereitsédmte Verfahren (Anhang B.1.4) ist aber
wegen des damit verbundenen Umbaus des konfokalen Mikroskops nicht praktikabel.

Naheliegend scheint zéohst, das zeitaldimgige, periodische Detektorsignal (Abbil-
dung 2.7) aufzunehmen und an dieses ein der Gleichung (2.39) entsprechendes Modell
numerisch anzupassen. Die Modulationsamplitudede dann als Modellparameter
zuruckgeliefert, und die Amplitudé/,,,,q4 der Anregungsspannunghknte korrigiert
werden. Nach wenigen lterationerame so die Amplitude adaptiv eingestellt. Eine
solche nichtlineare Anpassunghirte jedoch angesichts unzureichend genau bekann-
ter Startparameter zu Konvergenzproblemen. Die Startparanigteeik weiter einge-
schiankt werden, wenn es gelingt, die Zafil,;, der Extremstellen des Detektorsignals

pro Periode zu bestimmen. Denn es wurde hergeleitet, daf} mi{ A,0q/\o) L 4,

Prod = 3 |($moa mod 1) — 5[ undf = 2 + L(1 — (~1)7)

Nextr =2(n+1) + 1 — (—=1)"sgn(Pmod — (—1)"(koAmoa — 07)) (3.2)
gilt, woraus sich unter anderem ableitet, daf}

(Nextr - 4) )\0 (Nextr - 4) )\0 >\O
e T < A < == .

8 = med 8 3 (3:3)
Ferner bleibt das Verfahren unattraktiv, weil die Montage eines Objektes hoher Reflek-

tivitat erforderlich viare, da die Ausgangsspannung des Detektors ausgewertet wird.

Durch eine abweichend eingestellte Modulationsamplitude werden die Anteile der er-
sten und zweiten Harmonischen ganGleichung (2.42) relativ zueinander ungleich
gewichtet. Dies wurde zur manuellen Einstellung der Modulationsamplitude ausge-
nutzt. Dabei erweist sich die zeitadolge Beobachtung der Harmonischen an einem
Bildpunkt als wenig hilfreich, weil sich die Phasenlagg,q selbst bei einer durch ein
gedffnetes Fenster bedingten Luftzirkulation nur mit einer Zeitkonstante vongtwa

um mehr als; andert. Eine knstliche Verschiebung der Phasenlage kann durch Raste-
rung eines geeigneten Objekts erreicht werden. Im Fall von Zebveldn treten bei
ausreichend groRem Rasterbereich alle Phasenlagen gleichberechtigt auf, so dal3 auch
im Bild beide Harmonischen zu gleichen Teilen jeweils dominieren. Die Gewichtung
der Betage der Harmonischen eines Bildes kann in der Software interaktiv mit einem
Regler korrigiert werden, der dem Paramefiee [0, 1] zugeordnet ist. \&hrend der
Anderung deg’-Parameters wird, Gleichung (2.45) erweiternd, das Bild

Tocm = (FHL)? 4 (1 — F) Hy)? (3.4)
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Abbildung 3.16  Harmonisché&H; undH; in Abhangigkeit der Amplitude der Phasenmodu-
lation im Referenzarm, digber die am Funktionsgenerator eingestellten Spannungsamplitude
Umod €ingestellt wird. Gezeigt ist zur besseren Detailtreue nub@@in x 60 um grof3e Aus-
schnitt aus Abbildung 3.23. Bei der Ermittlung der Datenpunkte in Abbildung 3.17 wurde der
gesamte Rasterbereich herangezogen.

angezeigt. Erscheint die Gewichtung der Harmoniscbher'f< 0,5 optimal, so ist die
Modulationsamplitude zu klein.tf F' = 0,5 ist sie korrekt undidr F' > 0,5 zu grof3.

Uber den so ermittelten Wert vai kdnnen Richtung und Betrag einebglicherwei-

se erforderlichen Anpassung der Modulationsamplitude abgegciwerden. Ferner
lie3e sichuber die Einstellung vor” der Effekt einer leicht abweichend eingestell-
ten Modulationsamplitude kompensieren, wovon allerdings bei den in dieser Arbeit
prasentierten Bildern kein Gebrauch gemacht wurde.

Da die interaktive Einstellung dgs-Parameters subjektiven Eiafisen unterliegt, ist
eine Automatisierung des Verfahrens nicht unmittelb@ghch. Weil aber die Ge-
wichtung der HarmonischeH; und H, bei gegebener Modulationsamplitude,,q
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Abbildung 3.17  Einstellung der Modulationsamplitudg,,.q4, um eine Gleichgewichtung der
Harmonischen zu erreiche@ben: Aus den Bilddaten (Abbildung 3.16) der Harmonischién

und H, zu verschiedenen Modulationsamplituden werden die integrierte Irégrdige maxi-
male Intensit und fir jede dieser Gif3en die Quotienten aus den Werten der beiden Harmo-
nischen berechnet. An diese Daten werden die Modelle aus der Taiweteechts numerisch
angepalit, woraus die Anregungsspannlipgy als Parameter ziickgeliefert wird, bei der
die Harmonischen gleich gewichtet sitdhten links: Als Referenz dient deF-Parameter, der
manuell jeweils so eingestellt wurde, daf’ die Harmonischen gleich gewichtet erschienen.
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genal Gleichung (2.42) durch den Verlauf dee &sEfunktionen./; und.J, gegeben

ist, lalt sich folgendes Verfahren ableiten: Eine Serie von Bildern wird bei verschiede-
nen Modulationsamplituden um,,,,q4 ~ 0,20928)\, aufgenommen (Abbildung 3.16).

Aus den Bildern der Serie werden verschiedene Mal3e ermittelt und gegen die Mo-
dulationsamplitude aufgetragen. An die so entstandenen Kurven wird ein geeignetes
Modell angepaldt, worausg,,.q als Modellparameter hervorgeht (Abbildung 3.17). Die
Male sind im einzelnen die integrale Inteasifiir jede Harmonische, die maximale
Intensitt fur jede Harmonische, der Quotient aus den integralen Intgesitoeider
Harmonischer und der Quotient aus den maximalen Intzesitbeider Harmonischer.

Generell dirften die ermittelten integrierten Interéién weniger streuen als die ma-
ximalen Intensiéten. Die Quotientenbildung kompensiert &ederungen der Probe
wahrend der Aufnahme, die auf beide Harmonische gleichermal3en wirken. Es ist aber
numerisch kein Aufwand, alle Modelle anzupassen und den Mittelwert der Ergebnisse
zu bilden (Abbildung 3.17nten rechts), was im Beispiel zu einer Abweichung von
AUyoq =~ 0,07V relativ zu der mittels deg’-Parameters gefundenen Referenzspan-
nung fihrt. Da eine Abweichung voAU,,.q =~ 0,1V, also eine relative Abweichung

von 2%, im Bild kaum bemerkbar ist, arbeitet der Algorithmus ausreichend genau.

Wesentlicher Vorteil des Verfahrens ist, dal3 als Objekt eine gerade zu untersuchen-
de Gewebeprobe dienen kann, so daf? die Modulationsamplitude auch intraoperativ
schnell eingstellt werden kann. Um die dazu erforderliche Zeit zu reduzieren, ist in der
Software die Rasterdichte zugunsten der Modulationsamplitudendichte im Vergleich
zu den Abbildungen 3.16 und 3.17 verringert.

3.2 Ergebnisse

Die im Hinblick auf einen medizinischen Einsatz der optischendtehzmikroskopie
relevanten, mit dem beschriebenen System (Abschnitt 3.1) erzielten Ergebnisse werden
in diesem Abschnitt vorgestellt. Zaohst wird die abgleichsabhgige axiale Punkt-
bildfunktion des optischen Kd@menzmikroskops definiert und vermessen. Sie ist teil-
weise Grundlagelir die sich anschlief3ende lllustration einiger Abbildungseigenschatf-
ten. Danach wird auf die Vermessung von Olgafflentopologien, auf Bylichkeiten

zur Verbesserung des Bildeindrucks und schliel3lich auf eine frequenzraumbasierte
Methode zur Unterscheidung von Platten- und Zylinderepithel eingegangen.

3.2.1 Abgleichsablngige axiale Punktbildfunktion

Als abgleichsabangige axiale Punktbildfunktion sei die axiale Punktbildfunktion des
optischen KoArenzmikroskops als Funktion der Referenzamgk definiert. Sie wird
hier als Funktion der DifferenAz aus Referenz- und Probenaémye angegeben.

Zu ihrer Vermessung wurde auf einen Spiegel als Objekt fokussiert und ein Abgleich
der Referenzarmahge durchgéihrt. Danach wurde die Referenzaamfje um etwa
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Abbildung 3.18 Vermessung der axialen Punktbildfunktion des optischenakertzmikro-
skops als Funktion der Referenzaamge. Es tritt unakingig von der Referenzarérige ein
Hintergrund auf, der der zeitversetzten Ableitung der axialen konfokalen Punktbildfunktion
entspricht (Abbildung 3.19).

15 um verkiirzt. Anschliel3end wurde sie in Schritten vop ym verlangert, wobei

nach jedem Schritt die axiale Punktbildfunktibpcy(z!) des optischen Kdrenzmi-
kroskops aufgenommen wurde. Dazu wurde im Probenarm jeweils die Bildebene auf
den Spiegel zubewegt, was einer Verringerung des Abstandes Spiegels von der
Bildebene entspricht.

Zum Vergleich wurde zu jedem Schritt bei blockiertem Referenzarm die axiale konfo-
kale Punktbildfunktion aufgezeichnet, die erwartungsg@mnabhngig von der Ein-
stellungA~z des Referenzarmabgleichs ist.

Dagegen Angt die axiale Punktbildfunktion des optischen Eodnzmikroskops von

Az ab (Abbildung 3.18). Um die Position des Spiegels im Probenarm tritt ein Hinter-
grund auf, der unat@mgig von der Einstellung der Referenzainge ist und die Form
einer zeitversetzten Ableitung der konfokalen Punktbildfunktion hat (Abbildung 3.19
links). Daher ist davon auszugehen, daR der Hintergrund durcbleénsprechen der
fokusnah starken Intenaisanderung auf die zu demodulierenden Frequenzen entsteht.
Da sich die Bildebene @ahrend der Bildaufnahme bei der optischen &amzmikro-
skopie nicht axial durch die Probe bewegt, tritt der Hintergrund bei der Bildaufnahme
nicht auf und wird daher abgezogen.

Das Ergebnis ist die abgleichsddrgige axiale Punktbildfunktion (Abbildung 3.20).

Zu jedemAz wurde ihr Maximum bestimmt, wobei das absolute MaximumA > =

0 erreicht wird. Eine mittels gleichgewichteter, linearer Regression ermittelte Gerade
durch diese Maxima illustriert, daf3 sich mit zunehmendem Betrag des Fehlabgleichs
das Maximum der axialen Punktbildfunktion in Stufen immer weiter von der Position
des reflektierenden Objekts entfernt. Die Ursache tiiefkennt man anhand der Glei-
chung (2.33), nach welcher der axial variable Autokorrelationsterm, desseinlEmh

de die demodulierte Intengit/ocy bestimmt, durcteh(z2)/RE p(Az) gegeben ist.
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Abbildung 3.19 Tiefenaufosung und Dynamik des optischen Kwhnzmikroskopslinks:
Konfokale axiale Punktbildfunktion des Reflexionsmikroskops und die axiale Punktbildfunk-
tion des Kolarenzmikroskops. Letztere ergibt sich als Schnitt durch die Verteilungen aus den
Abbildungen 3.18 und 3.20 entlang der Linke: = 0. Rechts: Detailansicht zur Vermessung
des axialen Aufisungsverragens.

Die demodulierte Intengit ist somit nicht allein der Einttilenden vonp(Az) pro-
portional, die ihr Maximum umAz = 0 hat, sondern auch der konfokalen axialen
Punktbildfunktions, des Objektivs an der Stelle der aktuellen Defokussierdngur

die abgleichsaliimgige axiale Punktbildfunktiohocy gilt also:

p(Az)
cos(2koAz)

Ist daher die Autokorrelationsfunktion der Lichtquelle ausreichend genau bekannt,
kann mit hoher Dynamik die konfokale axiale Punktbildfunktion des Objektivs ver-
messen werden. Umgekehrt kann das Spektrum der Lichtquelle bei Kenntnis der kon-
fokalen axialen Punktbildfunktion ermittelt werden. Die durch die Maxima gelegte
Gerade (Abbildung 3.20) solltéif eine monochromatische Quelle durch= 0 gege-

ben sein und mit zunehmender Bandbreite der Lichtquelle gegen die Geradez,
konvergieren.

hOCM(z;, Az) ~ hs(zl)

S

(3.5)
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Abbildung 3.20  Abgleichsablngige axiale Punktbildfunktiohocn (Az, z!) des optischen
Koharenzmikroskops. Die eingezeichneten Punkte markieren jeweils die maximale kitensit
bei gegebenem z. Die gepunktete Linie ist dietsung vonAz = z!.

Ein Algorithmus fir den Abgleich der Referenzaramige (Abschnitt 3.1.6) kann vor
diesem Hintergrund nicht korrekt arbeiten, wenn in einer defokussierten Ebene

2! # 0 eine starke Reflexion vorliegt. In einem solchen Fall wigdntich das von

dem Algorithmus auszuwertende Signal (Abbildung 34dhts) durch eine Verteilung
uberlagert, die als der Schnitt durch die abgleichaalgige Punktbildfunktion entlang

der Koordinatez! gegeben ist. Prinzipbedingt darf also bei der optischenakarie-
mikroskopie eine Probe, mittels derer in verschiedenen Tiefen ein Abgleich der Refe-
renzarménge durchgéihrt werden soll, axial keine wesentlichen Schwankungen des
Reflexionsverragens aufweisen.

Die axiale Punktbildfunktion des optischen Koknzmikroskops bei abgeglichenem
Referenzarm (Abbildung 3.19) hat eine Halbwertsbreite vor8riuzm, was beinahe
doppelt so gut ist wie die axiale Adlung des konfokalen Mikroskops. Auch der Dy-
namikumfang ist, selbst ohne Abzug des Hintergrundes39miB um 28 dB groR3er als
beim Reflexionsmikroskop. Zieht man den Hintergrund ab, so wird eine Dynamik von
tber50 dB erreicht, was vergleichbar mit dem mit einem anderen Aufbau erreichten
Wert von60 dB (lzatt u. a. 1996) ist.
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Das Konzept der abgleichsabtgigen axialen Punktbildfunktiobocy (2!, Az) cha-
rakterisiert das Abbildungsverhalten ausschlief3lich auf der optische Achse. Es wird
in Form der abgleichsaimgigen Punktbildfunktionoca (s, ys, 22, Az) auf vier Di-
mensionen verallgemeinert.

3.2.2 Abbildungsstrungen

Dieser Abschnitt behandelt einige &tomene, die die Abbildungsqualitdes opti-
schen Kolarenzmikroskops negativ beeinflussen und zum Teil beim Entwurf eines
endoluminalen Systems (Kapitel 5) Beksichtigt werden rirssen.

Speckles

Der Verlauf der abgleichsaBhgigen Punktbildfunktion bedingt etbersprechen von
Reflexionen aus defokussierten Ebenen in die Bildebene (Abschnitt 3.2.1). Durch die
Uberlagerung der abgleichsabigigen Punktbildfunktionen mehrerer defokussierter
Reflexionen entsteht ein Specklemuster, welches die axiale und die lateraisufgfl
vermindert. Das Specklemustedirigt von der @umlichen Dichte der Reflexionszen-
tren ab und nimmt daher mit dem Streukoeffizientemer Probe an Intenéit zu. Es

ist demnach objektaldmgig und in Gewebeproben in der Regelgant, was zur Klas-
sifikation des Objekts herangezogen werden kann (Abschnitt 3.2.7). Als Beispielobjekt
diene eine einlagige Zellschicht einer Zwiebelmembran, welchasadkin Deckglas
kontaktiert (Abbildung 3.21inks). Liegt die Bildebene zwischen Deckglas und Probe,
so beobachtet man dort ein Specklemuster, welches von den tieferliegenden Reflexio-
nen der sich bé&hrenden Zellmembranen verursacht wird.

Einen weiteren Effekt stellen Interferenzen innerhalb der Probe dar, die zwischen fo-
kusnahen Reflexionen auftreten, deren axialer Abstand kleiner als dérdtatiinge

ist. Beispielsweise iwrden zwei Reflexionen im axialen Abstang/4 zu einer na-
hezu vollséndigen destruktiven Interferenz der Interferenzstreifenmugteefh. Mit
zunehmendem axialen Abstand verringert sich der erreichbare Grad désélushg.
Leicht interpretierbar sind Zwei- oder Mehrschichtinterferenzen, die beispielsweise
zwischen Deckglas und Probenobéctie (Abbildung 3.21inks) oder innerhalb der
Probe (Abbildung 3.2Xechts) auftreten Knnen. Die epithelialen Zellve@éinde des
Verdauungstrakts haben Zeliggen zwischer ym und 40 ym, so dafd in ihnen die
Grenzfhchen relativ zur Ausdehnung der Fokusregion dicht liegen und einen hohen
Kriommungsradius haben. Dadurch sind die sich ausbildenden Interferenzen nicht in-
terpretierbar, sondern es kommt zu Specklebildung.

Demnach lassen sich zwei Arten von Speckles unterscheidemjahn jene, die auf-

grund der abgleichsaBhgigen Punktbildfunktion aus Reflexionen in defokussierten
Ebenen entstehen, und jene, die ihre Ursache in Mehrfachinterferenzen aus Reflexio-
nen innerhalb der Fokusregion haben. Beide Arten sind daher objékigigh und die

Grol3e der einzelnen Speckles und des Specklefeldes werden mit zunehmender axialer
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Abbildung 3.21  Optische Kolarenzmikroskopie einer einfachen Lage aus Zwiebelzellen
durch ein Deckglad.inksliegt die Bildebene zwischen dem Deckglas und den Zellen, und man
erkennt eine Zweischichtinterferenz zwischen Deckglasunterseite und déltgwMem-

bran. Die stark reflektierenden, axial orientierten Membranteile zwischen den Zellen erzeugen
ein Specklemuster, déirf sie der Referenzarm nicht abgeglichen Rechts liegt die Bildebe-

ne innerhalb der Zellen, und man erkennt die Zweischichtinterferenz zwischen benachbarten
Membranen. Die RegelaRigkeit des Streifensystems deutet auf eine mondioierung des
Membranabstandes hin. Die Interferenz entsteht eindeutig innerhalb der Probe und nicht in-
nerhalb des Interferometers, da sie in beiden Harmonischen vorliegt und daher nicht mit der
Objektphase korreliert ist.

Auflosung von Objektiv oder Kalrenzfilter geringer. Die durch die abgleichsabgi-

ge Punktbildfunktion hervorgerufenen Speckles werden zudem durch die Form der
Einhlllenden des Interferenzstreifenmusters und die der axialen konfokalen Punkt-
bildfunktion beeinfluf3t. Beide sollten demnach nur geringe Nebenmaxima haben.

Im Reflexionsmikroskopbild &nten Speckles nur durch Mehrfachinterferenzen in
der Fokusregion entstehen, da bei blockiertem Referenzarm die abgleighgageh
Punktbildfunktion keinen Einfluf3 hat.

Objektphasenkorrelierte Streifenartefakte

Das Bild des optischen K@mnenzmikroskops wird geafé Gleichung (2.45) aus den
beiden Harmonischef{; und H, berechnet, wobei eine der beiden Harmonischen
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Abbildung 3.22  Artefakte in Form von Streifen bei der optischen oénzmikroskopie.
Links: Spiegeloberfiche, die von links nach rechts in die Bildebene des konfokalen Mi-
kroskops hineirduft. Im Reflexionsmikroskopbild,.; steigt die Intensit gleichnaRig an,
wahrend beim Koérenzmikroskopbildocyr Streifen mit der Ortsfrequenz der Streifen in den
Harmonischen auftretefRechts. Bei dieser Gewebeprobe kommt die Bildebene am rechten
Bildrand dem stark reflektierenden Wasserfilm an der Gewebeableeflsehr nahe, wodurch
dessen Streifenartefakt dort das Bild zunehmend dominiert.

abhangig von der Objektphase jeweils dominiert (Abschnitt 2.2.3). Diese komple-
mengre Addition zu einer dem Reflexionsvesgen der Probe proportionalendie

erfolgt jedoch nicht genau dem mathematischen Ideal entsprechend. In einem solchen
Fall bildet sich ein Streifensystem aus, welches mit dem Verlauf der Harmonischen
und daher mit der Objektphase korreliert ist. Dialitfinsbesondere bei planaren und
homogen reflektierenden Phasenobjekten auf (AbbildunglBiks).

Wie die Simulation eines optischen Kadenzmikroskops zeigen wird (Kapitel 4), sind
solche Streifen prinzipiell unvermeidbahnen aber durch eine Fehljustage der op-
tischen Achse des Kollimators im Referenzarm \amgtwerden. Der justageadhgi-

ge Effekt macht sich besonders bei geringen Sigagdeh bemerkbar. Letzteres gilt
beispielsweisellr die fokussierte, schwache Reflexion der einer Probe zugewandten
Deckglasseite odeiif die defokussierte, starke Reflexion eines die Probe benetzenden
Wasserfilms (Abbildung 3.2&chts).

3.2.3 Vermessung der Topologie von Obeidchen

Die Darstellung von Obedkhen &llit bei der optischen Kdirenzmikroskopie ge-
geriiber der Reflexionsmikroskopie aufgrund der deutlich besseren axialgisAng)
(Abschnitt 3.2.1) und der leicht besseren lateralen@sufhg (Abschnitt 3.1.4) sélnfer
und kontrastreicher aus (Abbildung 3.23). Dlaerhinaus folgen bei der optischen
Koharenzmikroskopie die Harmonisché&fh und H,; dem Verlauf der Phase des Ob-
jekts (Abschnitt 2.2), was zur Profilometrie von Ob#&cfien herangezogen werden
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20 pm

Abbildung 3.23  Oberfiiche eines getrocknet&sophagus des Schweitisnks das Bild 7,

der Reflexionsmikroskopie mit einem Signal-Untergrund-Abstand2vodB, undrechts das

Bild v/Iocnm der optischen Kofirenzmikroskopie, welches sutfier und kontrastreicher wirkt
und mit20,3 dB einen ldheren Signal-Untergrund-Abstand hat. Der markierte Ausschnitt wird
zur Erfauterung der Profilometrie (Abbildungen 3.24 und 3.25) herangezogen.

kann, sofern die Unebenheit der jeweiligen Olzatile den Scirfentiefenbereich des
optischen KoArenzmikroskops nichitbersteigt. Anhand eines Beispiels (Abbildung
3.23rechts) werden einfache Verfahren vorgestellt, mit denen Isophasenlinien gewon-
nen und dem Bildiberlagert werdendanen.

Erzeugung von Isophasenlinien

Genal} der Gleichungen (2.40) und (2.42) durchlaufen die Harmonisehaemd H,
jeweils zwei Maxima und zwei Minima, wenn sich die Objektphaseyp = 27
und sich damit die axiale Objektposition ufye = \,/2 andert. Man erdlt folglich
vier Maxima pro\,/2, und damit einen Abstand der Maxima vas/8 = 164 nm.

Um aus dem Verlauf der beiden Harmonischen Isophasenlinien zu extrahieren, kann
man entweder die Phaseninformatiartan(H;x/Hiy) undarctan(Hsx /Hay ) der
Lock-In-Verstirker nutzen, die in Form deX- und Y-Ausgange direkt eingelesen

wird, oder die BetigeH, = \/Hiy + Hiy, undHy = \/H3y + H3, auswerten.

Die Uberfihrung der Phaseninformation der Lock-In-Varker in Isophasenlinien
wird in Abbildung 3.24 illustriert. Der Filter zur Linienextraktion bestimmt achst
fur jeden Lock-In-Vergirker aus einem Histogramm die Pixel, die zu déchisten
Histogrammaule beitragen. Diese werden auf maximale Int@hgjesetzt, die ver-
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Abbildung 3.24  Erzeugung von Isophasenlinien aus den Phasetan(H;x/H1y) und
arctan(Hox /Hoy ) der Harmonischen am Beispiel eing8pm x 60 um grof3en Bildaus-
schnitts (Abbildung 3.28echts).

—

g

bleibenden anderen auf Null. Die Histogran&uakenbreite wurde empirisch bestimmt.
Dann wird das resultierende l&ire Bild auf die 16-fache Pixe#fthendichte neu ge-
rastert, und die Kanten werden mit dem CannyEdgeDetection-Algorithmus extrahiert,
der in einer G-Bibliothek von LabVIEW 5.1 enthalten ist. AnschlieRend werden die so
aus den Phasen der beiden Harmonischen bestimmten liibextagert.

Zur Linienextraktion basierend auf den Bagen der Harmonischen wird gaff Ab-

bildung 3.25 ein biares Bild unmittelbar aus der Bedinguhkgy > H, berechnet, um
daraus wie beschrieben die Kanten zu extrahieren. Die Informében die Zuord-
nung der Linie zur Harmonischen geht so verloren.

Uberlagerung der Phasen- und Bildinformation

Bei der auf der Phaseninformation der Lock-In-Varker basierenden Methode kann
aus den beiden bamen Zwischenergebnissen (Abbildung 3.24) durch eine logische
Exklusiv-Oder-Operation ein bémes Bild mit doppelter Phasenaigling gewonnen
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Abbildung 3.25 Erzeugung von Isophasenlinien aus den &gn7, undHs, der Harmoni-
schen am Beispiel einé® ym x 60 ym grof3en Bildausschnitts (Abbildung 3.2&hts).

werden. Daher steht die Phaseninformation bei beiden Verfahren prinzipiell sowohl in
Form der Isophasenlinien als auch alsdses Bild zur Verfigung. Zwei Mglichkeiten

zur Uberlagerung der Phasen- und der Bildinformation zeigt Abbildung 3.26. Multi-
pliziert man die Phaseninformation mit der Objektreflekétitvird der Bildeindruck

bei schlechtem Signal-zu-Rausch-Véithis durch Phasenrauschen weniger @st

Diskussion

Von den beiden vorgestellten Verfahren zur Bestimmung der Isophasenlinien bietet
die Auswertung der von den Lock-In-Veaskern gelieferten Phaseninformation einen
besseren Rauschabstand. Dagegen hat die Extraktion der Isophasenlinien aus dem Be-
trag der Harmonischen den Vorteil, auf phasensensitive Demodulatoren verzichten zu
konnen. Sie kann daher auch mit den in Kapitel 5 vorgeschlagenen Bandpalfiltern
verwendet werden, was sie zu einer kostergiigeren und schnelleren Demodulation
kompatibel macht.
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Abbildung 3.26  Uberlagerung von Phasen- und Bildinformati@m élie kolarenzmikrosko-
pische Aufnahme aus Abbildung 3.23nks:. Phaseninformation in Form von Isophasenlinien
gewonnen aus den Phase der HarmoniscRethts. Phaseninformation in Form des farblich
kodierten biren Bildes gewonnen aus den Befen der Harmonischen. Die Phaseninforma-
tion wurde dabei mit der Bildinformation multipliziert, um in den dunklen Bereichéresides
Phasenrauschen auszublenden.

Beide Verfahren arbeiten robust, lidigen keine objektaliingigen Parameteranpas-
sungen und sind daher automatisiert duibinbar. Durch sie kann der Einsatz eines
Phase-Unwrapping-Algorithmus umgangen werden, was insofern legitim ist, als dafl3
eine dreidimensionale Darstellung der Gewebeohen# diagnostisch keine Zusatzin-
formation liefert. Die vorgestellten Blichkeiten detUberlagerung der Phaseninfor-
mation (Abbildung 3.26) integrieren die Tiefeninformation, ohne die Ausshgedie
Reflektivitat der Obertiche zu beein&chtigen.

Wahrend der Bildaufnahme darf bei dieser Anwendung keine Verschiebung der Pha-
senruhelage von auf3en induziert werden, wozu sich Temperaturatabgifach als
notwendige und hinreichende Voraussetzung erwiesen hat. Eine solche Verschiebung
ist leicht durch einen Parallelversatz der Isophasenlinien senkrecht zur langsamen Ra-
sterrichtung im Bild sichtbar.

In einem Gebiet mit monotoner Ableitung und ausreichendem Rauschabstand der Pha-
se kann die ldhe einzelner Strukturen leicht durch Altien der Isophasenlinien erfol-

gen (Abbildung 3.27). Die hierbei erreichte Genauigkandt vom Objekt ab, ist bes-

ser als der Abstand, /8 der Isophasenlinien und wird 24/16 ~ 80 nm abgeschtzt.

Jedoch bleibt das generelle Problem, dal3 zwischen Erhebungen und Absenkung der
Oberflche nicht unterschieden werden kann.
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Abbildung 3.27  Profilometrie einer durch mechanische Hisle und Oxidation besatig-

ten Spiegeloberfiche mit dem optischen Karenzmikroskop unter Auswertung der von den
Lock-In-Verstrkern gelieferten Phasen der beiden Harmonisdheks: Die eingezeichneten
Hohenmarkierungen ergeben sich durch &tiden der Isophasenlinien als Vielfache vy 8
unter Rundung auff0 nm genauRechts: Der Kontrast wurde reduziert, um die Isophasenlinien
besser erkennbar zu machen. Die Alaggewonnenen Isophasenlinien sind weil3 eingezeichnet,
die ausH, schwarz.

3.2.4 Mutmalliche Reduktion des Einflusses von Aberrationen

Der Speicherbereich eines EPROMs wurde in Wasserimmersion mit dem Reflexions-
mikroskop und dem optischen Karenzmikroskop aufgenommen. Da die Objektiv-
linse nicht fir ein Immersionsmedium ausgelegt isthit eine solche Konfiguration

zu merklichen sparischen Aberrationen (Abbildung 3.28). Allerdings scheinen diese
im Bild des optischen Kafrenzmikroskops weniger ausgagt zu sein. Ursache hier-

fur kdonnte sein, dal} das Katrenzfilter nur die Wellenanteile selektiert, welche aus-
reichend geringe optische Waglgenunterschiede relativ zur Referenzamgke auf-
weisen. Aufgrund der in Kombination mit der konfokalen Punktbildfunktion erreich-
ten axialen Aufbsung vor,0 um (Abschnitt 3.2.1) entspiche der Selektionsumfang

nur wenigen Wellerdngen. Spérische Aberrationen treten auch ohne Immersionsme-
dium auf, wenn Ebenen in unterschiedlicher Tiefe der Probe fokussiert werden. Sie
konnen nur vermieden werden, wenn die Brechungsindizes von Immersionsmedium
und Probdibereinstimmen, also wenn ein Wasserimmersionsobjektiv verwendet wird.
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Abbildung 3.28  Speicherbereich eines EPROMs in Reflexionsmikroskopie und optischer
Koharenzmikroskopie. Die Aufnahmen erfolgten in Wasserimmersion, wodurcirisphe
Aberrationen die Abbildungsqualtreduzieren. Die Bildquaht scheint aber bei der optischen
Koharenzmikroskopie besser zu sein, insbesondere tritt die in den Harmonigghemd Ho
enthaltene Informatioiiber die Objektphase klar hervor.

3.2.5 Tiefpal¥filterung zur Verringerung der Specklewirkung

Ab dem unteren Ende d€3sophagus sind die Organe des Verdauungstrakts mit Zy-
linderepithel ausgekleidet. Dieses weist laterale Zellausdehnungenlonter auf,

was eine hohe Dichte von Streu- und Reflexionsprozessen bedingt und auch fokusnah
versarkt zu Wellenfrontdeformationeilfirt. Als Folge bilden sich Speckles aus, wel-

che die effektive Aufbsung reduzieren (Abbildung 3.2%en). Dies gilt wegen der
starken Streuung besondeiis tlas Magenepithel (Tabelle 1.1).

Eine digitale Tiefpal3filterung kann bei sinnvoller Wahl der Filtereckfrequenz den Bild-
eindruck nachhaltig verbessern (Abbildung 31#8en). Die optimale Filtereckfre-
guenz sollte die Specklesathpfen ohne den Kontrast zu stark zu reduzieren. Sie ist
prinzipiell objektabkngig, jedoch hat sichiif Bilder des Verdauungstrakts durchge-
hend ein Wert vorf1,9 ym)~! bewahrt'.

3.2.6 Auswertung von Volumendatendtzen

Ein grund&itzliches Problem bei der Reflektometrie mit zélhelr oder subzellarer
Auflosung ist, dal3 einzelne Zellbestandteile eine sehr inhomogene Verteilung des Re-
flexionsverndgens aufweisen. Beispielsweise zeigen Zellmembranen oftmals nur an
einer Stelle oder in einem begrenzten Bereich eine auggepReflexion (Abbildung
3.29). Der Effekt einer unvollahdigen Zelldarstellung wird durch die Scfentiefe
verstrkt, da sowohl konfokal als auch mit zAiglichem Kolarenzfilter axial eine sub-
zellulare Aufbsung erreicht werden kann, was beispielsweise beim Zylinderepithel der
Fall ist. Die Darstellung voR/Ioc\ €rscheint gerade deshalb als vorteilhaft gédpen

4Verwendet wurde eisAussscher Faltungskern unter Adobe Photoshop 4.0. Dieser liefert bei An-
wendung auf ein Gitter aus abwechselnd hellen und dunklen Bildzeilen bei einem Radiuswert von
2 pixel eine nahezu verschwindenden Kontrast, so daf3 der Radiuswert als Halbwertsbreite des Faltungs-
funktion angenommen werden kann.
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30 pm

Abbildung 3.29 Anwendung einesAussschen Tiefpalfilters der Halbwertsbreit® pm

zur Reduktion der den Bildeindruckésenden Speckle©ben die Koharenzmikroskopiebil-
der vom Epithel in etwd 0 um Tiefe, aufgenommen etwbh nach der Resektiomunten das
Ergebnis nach FilterundLinks Dickdarm des Schweinsechts Magen der Ratte.

der voniocw, Well bei ihr die Schrfentiefe Kinstlich verringert wird.

Die \Wollstandigkeit der Zelldarstellung kann étit werden, wenn man einen Volu-
mendatensatz bestehend aus mehreren axial versetzten Bildebenen addiert (Abbildung
3.30). Das axiale Intervall, welches ein solcher Volumendatensatz umfal3t, sollte dabei
in der GBRenordnung der axialen Ausdehnung einer Zellschicht liegen. Deutlich aus-
gedehntere Intervalle tivden bei einfacher Projektion zu Informatidibgrlagerung

und Kontrastverlustithren. Sie mif3ten mittelsvolume Rendering dargestellt werden

und kbnnten dabei die hohe axiale Ab$lung von/ocy; ausnutzen.
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Abbildung 3.30 Bildverbesserung durch Auswertung von Volumendaitren.Linke drei
Bildausschnitte: Optische Kolrenzmikroskopie des Colons einer Ratte in et@am Tie-
fe. Bildausschnitttl ym x 41 ym. Der axiale Abstand der Bildebenen f#gt jeweils2 pm.
Rechts. Die Addition der Bildebenendirdert die zusammeidngende Darstellung der Zell-
membranen.

3.2.7 Unterscheidung zwischen Platten- und Zylinderepithel

Mit dem Laboraufbau wurde gezeigt, dal3 mit einem optischemakatzmikroskop
zwischen Platten- und Zylinderepithel (Anhang C) automatisiert unterschieden wer-
den kann (George u.a. 2001, 2002). Die Ergebnisse werden hier kurz wiederholt, um
Details des Verfahrens der Auswertung zugerzen.

Untersucht wurden frische Gewebeproben der Ratte bi® zuin nach ihrer Resekti-

on. Dabei diente das Epithel d&@sophagus als Modeliif das Plattenepithel und die
Schleimhaut des Magens als Modéll das Zylinderepithel. In die Auswertung wur-

den ausschlieRlich Bilder der obersten Zellschicht einbezogen, die ohne Deckglas und
ohne benetzenden Wasserfilm aufgenommen wurden.

Unterscheidungskriterium

Die Unterscheidung der Epitheltypen beruht darauf, dal3 Plattenepithelzellen an der
Gewebeoberfiche lateral ausgedehnt und axial flach sindhrend Zylinderepithel-
zellen schmal und hoch sind. Die lateralen Ausdehnungen der Zellen betragen bis zu
40 pm (Riede u. a. 1989a) iMsophagus, und weniger alé zm im Magen (Abbil-

dung 3.29rechts unten). Die hohe laterale Zelldichte des Zylinderepithelirt zu
vermehrter Specklebildung, was in der Ortsfrequenzdarstellung eines Bildes zu einem
hoheren Anteil hoher Ortsfrequenzeithft. Beim Plattenepithel dagegen sind Zell-
membranen und subzelre, zusammer@mgende Arreale erkennbar. Diese Struktur-
merkmale finden sich in einem niedrigeren Ortsfrequenzintervall.

Speckles treten mit der Ortsfrequenz der Asfingsgrenze auf, diéif das optische
Koharenzmikroskop bei,45 ym liegt (Abschnitt 3.1.4). Die Speckles werden daher
bei (1,45 um)~! + 10%, also in dem Ortsfrequenzintervallycaqe = [0,62 pm™1,

0,76 um~1'], erwartet. Die Strukturmerkmale hingegen haben Ausdehnungen zwischen
5 um und40 ym, was dem Ortsfrequenzintervaily,,cture = [0,025 pm =1, 0,2 um ™!
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entspricht.

Aus dem azimutal gemittelten Leistungsspektriiny,.) eines Bilde&wird durch In-
tegrationuiber das betreffende Ortsfrequenzintervall der Anteil der Leistung ermittelt,
der jeweils in Form von Speckles oder Strukturmerkmaileertragen wird:

P, speckle — /
K,

speckle

PT<V1") dVr s Pstructure - / PT’(VT‘) dVT (36)
Kbtructure

Die absoluten Werte VOR:cckie UN Pagructure NANGEN unter anderem von der Gesamt-
intensitit und der Geometrie des Bildes ab. Ihr \&this in Form des Parameters

PS ecKle
W = —10log —Peckle. (3.7)
Pstructure
ist jedoch davon unald@mgig und kann als Kriterium zur Unterscheidung der Epithel-
typen herangezogen werden.

Anwendung und Bewertung

Zu vier Bildern desOsophagus- und sieben Bildern des Magenepithels (Abbildung
3.31) wurden die Leistungsspektren (Abbildung 3.32) berechnet. Diese wurden azimu-
tal gemittelt (Abbildung 3.33) und der ParameitErgenal Gleichung (3.7) bestimmt
(Tabelle 3.1).

W Ubersteigt beim Zylinderepithel nie einen Wert vion5 dB, wahrend beim Platten-
epithel im Mittel bei 21,0 dB liegt. Allerdings wird beim Plattenepithel einmal der
Wert IV = 15,7dB (Speisedhre 1) erreicht. Das zugehge Bild (Abbildung 3.31,

O1) ist aufgrund der erkennbaren Zellanordnung eindeutig als Prob&®sophagus
identifizierbar. Auf eine Beurteilung der Bilddaten durch den Arzt sollte daher nicht
verzichtet werden. Ursachérfden vergleichsweise geringen Wert vian liegt dar-

in, daf} fast der gesamte Rasterbereich nicht optimal fokussiert ist, wodurch relativ zu
den wenigen punkfirmigen Reflexionen die in deréthenhaften Strukturmerkmalen
Ubertragene Leistung zu gering ist. Als Konsequearen MalRnahmen zur Qualis-
sicherung der Fokussierungiwschenswert.

Bedingt durch die Streuung der Weri# fdas Plattenepithel muf’ man einen undefi-
niertenUbergangsbereich zwischéfi dB und 18 dB ansetzen. Werte ddloer dirften

5Da die Zellgrenzen inDsophagus oft, aber nicht immer, eine Vorzugsrichtung haben, ist dies auch
der Ortsfrequenzbereich, in dem ein zugeges Leistungsspektrum diedddte Elliptizitit zeigen sollte.

5Um das azimutal gemittelte Leistungsspektrum berechnerdandn, wird vorausgesetzt, dal die
Bildpunkte in einem quadratischen Raster mit Bildpunktkaritegéa liegen. Dann ist die NQUIST-
Frequenz/,.x = (2a)~!. Bei einer BildgbRe vonV, x N, Pixel sind die kleinsten darstellbaren Fre-
quenzschritte in Richtung der horizontalen und vertikalen Koordinatenachsen jewgils= (N,a) !
und vymin = (Nya)—l, und es ergeben sieh, .« /Vomin = N./2 Frequenzaufisungselemente entlang
derz-Achse und entsprechend, /2 Auflosungselementéif diey-Achse. Eine korrekte Skalierung der
Frequenzen entlang der horizontalen und vertikalen Frequenzackdtenesh, wenn man das resultie-
rende Leistungsspektrum auf eine quadratischi#3@&iinterpoliert. Der Frequenzabstand der Pixel auf
den horizontalen und vertikalen Achsen ist dapm, = ((max{N,, N,})a)~!
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Abbildung 3.31  Ortsraumbilder von Platten- und Zylinderepithel der Ratte. Sie sind die
Grundlage fir die Frequenzraumanalyse zur Unterscheidung der beiden Epitheltypen. Die Bil-
der M1 bis M7 zeigen Magenschleimhaut, die Bil@xt bisO4 Osophagusepithel.

eindeutig dem Plattenepithel zugeordnet werden, und an einer entsprechenden Stel-
le brauchte bei der BRRETT-Diagnose keine Biopsie entnommen zu werden. Eine
solche Vorgehensweiseiinde somit gezielteres Biopsieren erlauben. Eine genauere
Festsetzung des Grenzwertes macht eine Untersuchung mit eilergn Anzahl aus-



3.2 ERGEBNISSE 71

M1

Abbildung 3.32  Leistungsspektren der Ortsraumbilder von Platten- und Zylinderepithel (Ab-
bildung 3.31). Die Normierung (Abbildung 3.33) istrfalle Spektren gleich. Bei den Spektren
02 bisO4 des Plattenepithels treten die zentrumsnahen, niedrigen Frequenzarkvarst

wertbarer Bilder erforderlich.
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Abbildung 3.33  Mittlere azimutal gemittelte Leistungsspektrair ©sophagus und Magen
(George u.a. 2002). Zu ihrer Berechnung wurden die Leistungsspektren (Abbildung 3.32) azi-
mutal gemittelt und auf die in den Specklgsertragene Leistung,ec.1. Normiert. Diese wur-

den in die Gruppe®sophagus und Magen separiert und aus jeder Gruppe jeweils Mittelwert
und Standardabweichung gebildet. Die beim Plattenepithel ausgiepeUbertragung der im
niedrigen Ortsfrequenzbereich liegenden Strukturmerkmale ist deutlich erkennbar.

PrObe Pstructure Pspeckle % w
[1] [1] [1] [dB]
| 10 | 15 | 20
1|5,635107° | 1,531 1076 36,8 | 15,7 | HIIIEIH
Speise- 2 1,09310~* | 3,8711077 | 2825 | 24,5
rohre 3| 8,304 1075 | 9,091 107 91,4 | 19.6 GGG
44423107 | 1,67810°° 263,6 | 24,2 NN
1|5,664107° | 1,847 107° 30,7 | 14,9 IR
2| 4,908 107 | 2,299 1077 21,3 | 13,3 N
318,368107°° | 24121077 34,7 | 154 R
Magen 4| 1,350107° | 5,102 10°7 26,5 | 14,2 IR
516,930 107¢ | 3,900 1077 178 1 12,5 1R
6 |2,989107° | 8,907 1077 33,6 | 15,3 1IN
711,285107° | 5,430 1077 23,7 |1 13,7 | R
Tabelle 3.1  Berechnung des Parameté¥s zur Unterscheidung von Platten- und Zylinder-

epithel aus den in Speckles und Strukturmerkmalbertragenen LeistungeR;,ccxe und
Pstructure- Grundlage sind die Leistungsspektren (Abbildung 3.32) nach azimutaler Mittelung.
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3.3 Diskussion

Ein optisches Koarenzmikroskop wurde als Laboraufbau realisiert. Es istitpézh

der physikalisch-technischen Funktionsprinzipien seiner Komponenten, der Spezifika-
tionen der Lichtquelle und der damit verbundenen axialen®ufhg, der Dynamik

und der Aufnahmedauer mit bestehenden Systemen (lzatt u.a. 1996; Hoeling u. a.
2000) vergleichbar. Déaberhinaus entidt es innovative Algorithmen zum Abgleich

der Referenzarrahge und zur Einstellung der Modulationsamplitude. Die Algorith-
men arbeiten robust und sind damit wesentliche Baustéineihe Automatisierung

der an sich komplexen Aéufe bei der Bedienung eines optischen &amnzmikro-
skops. Insofern machen sie eineankigen Einsatz der optischen Kaétenzmikro-
skopie im medizinischen Umfeld erst denkbar. Einaclkend ist zu erdhnen, dal3 die
Referenzarn@inge bei der optischen Karenzmikroskopie prinzipiell nicht auf einfa-

che Weise abgeglichen werden kann, wenn die Probe in lateral-lateralen Ebenen, die in
der GbRenordnung der Ka@lienznge defokussiert sind, ein wesentliagbhleres Re-
flexionsverndgen aufweist als in der Bildebene. Um auch oldetiennah einen Ab-
gleich zu erndglichen, sollte aus diesem Grund ein dem Brechungsindex des Gewebes
entsprechendes Immersionsmedium gelMvwerden. Dies impliziert die Verwendung

von Wasserimmersion und einen ausreichend grof3en Abstand zwischen der Proben-
oberfliche und der der Probe zugewandten Graonh# des Objektivs. Ohne Wasser-
immersion niif3te auch der endoluminal Gaich vorhandene, epithelialeiEsigkeits-

film umgangen werden (Abbildung 3.22). Die dazu erforderliche Trocknung der Pro-
benoberfhche ist aber zeitlich weder praktikabel noch medizinis¢imsehenswert.
Folglich ist die beiglich der optischen Kdrenztomographie vorherrschenden Mei-
nung, man knne entgegen der Praxis des Ultraschalls ohne Immersionsmedium arbei-
ten (Li u.a. 2000; dckle u.a. 2000), zumindedirfdie oberfachennahe Bildgebung

mit dem optischen Kafrenzmikroskop nichtigtig.

Die Definition und Vermessung der abgleichsabgigen Punktbildfunktion lieferte ei-
ne Darstellung, mit der das axiale Abbildungsverhalten des optischeir&amikro-
skops, und prinzipiell auch das des optischen &ehztomographen, besser erfal3bar
wird. Objektablkangige Einflisse auf das Abbildungsverhaltetrnkien damit anschau-
lich verstanden werden.

Dies schliel3t neben der Problematik beim Abgleich der Referenaagalinsbeson-

dere die Entstehung der Speckles ein, welche aufgrund der Kon@ldgit Wechsel-
wirkungen zwischen Licht und Gewebe letztlich nicht geklst (Schmitt und Kittel

1997). Bei der Unterscheidung zweier Arten von Speckles (Abschnitt 3.AR)ljah
einerseits der Speckles, die aufgrund der abgleictisabgen Punktbildfunktion aus
Reflexionen in defokussierten Ebenen entstehen, und andererseits der Speckles, die
durch Mehrfachinterferenzen aus Reflexionen innerhalb der Fokusregi@mt avielr-

den lonnen, ebffnet die abgleichsal@mgige Punktbildfunktion eine neue Sichtweise

auf die Ursachen der Speckles. Fernéntte abgleichsat@imgigen Punktbildfunktion
mathematische Modelléif Simulationsprozesse vereinfachen.

Praktisch @ihrt die abgleichsal@mgige Punktbildfunktion aber daverhinaus auf ei-
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ne Methode zur Specklereduktion. Nimmt ménverschiedenen Referenzaamgen,

die um die abgeglichene Referenzainde variiert werden, mehrere lateral-laterale
Bilder auf, so sollten sich die abgleichsainigigen Speckles aus defokussierten Ebe-
nen sérkerandern als die Anteile von Reflexionen aus der Bildebene. Eine Mittelung
sollte daher vergrkt die aufgrund der abgleichsabigigen Punktbildfunktion aus Re-
flexionen in defokussierten Ebenen entstandenen Speckles reduzieren. Ob diese Hypo-
these experimentell Bestand haben wirdngt auch davon ab, inwiefern die mit der
Mittelung einhergehende Kontrastverringerung akzeptabel ist. Eimelichen Ansatz

fur Flussigkeiten stellt die Verringerung des Einflusses deoBNschen Bewegung

von Streuzentren durch Mittelung dar (Pan u. a. 1997).

Da beim Reflexionsmikroskop keine durch die abgleichaaglge Punktbildfunkti-

on bedingten Speckles auftreten (Abschnitt 3.2.8)ftd oberfachennah der Vortell

der fbheren Dynamik des optischen Kalenzmikroskops den avhten apparativen
Aufwand gegeilber dem Reflexionsmikroskop nicht rechtfertigen. Dies giltirieh

nicht, wenn die Speckles zu diagnostischen Zwecken (Abschnitt 3.2.7) ausgewertet
werden sollen.

Als Ursache der mutmalilichen Reduktion von Aberrationen beim optischeir &t
mikroskop (Abschnitt 3.2.4) wurde die Selektion eines engen Intervalls optischer Weg-
langen durch das Ka@hmenzfilter vermutet. Diese Eigenschafine interessant, um den
unvermeidbaren Einflul? von fokusnahen Inhomoggeit des abzubildenden Zell-
verbandes auf die Wellenfront zu kompensieren. Sie entbindet aber nicht davon, die
Fokusintensiét und damit das Signal-zu-Rausch-\@this zu optimieren. Beispiels-
weise lonnen sphrische Aberrationenif einen nidglichst grof3en Tiefenbereich durch

die Verwendung von Wasserimmersion vermieden werden (Abbildung 3.13).

Das Kotarenzfilter veandert offenbar die Kdirenzeigenschaften des Systems. Die
Koharenzeigenschaften der Abbildung werden beim auf Monomodenlichtwellenleitern
basierenden konfokalen Mikroskop allein durch die zeitliched¢ehz der Lichtquelle
bestimmt (Abschnitt 2.1.2). Dannake das Reflexionsmikroskop partiell koknt, und

zwar allein aufgrund der zeitlichen partiellen Koknz der Lichtquelle. Die zeitliche
Koharenz wird fir das optische Kadrenzmikroskop dagegen durch das Kadnzfilter
erhbht, da durch die Messung der Amplitude der Eildnden des Interferenzstreifen-
musters nur kofirente Anteile detektiert werden. Die bei der optischendtehzmi-
kroskopie deutlichere Specklebildungitzt diese Sichtweise. Allerdings beobachtet
man im lateralen Bild einer Kante keine éftte Kolarenz in Form von &rkeren Os-
zillationen (Abbildung 3.10), wie man sie vom Beugungsbild einerdkeht beleuch-
teten Kante (Born u.a. 1993; Hecht 1999c) kennt. Dies ist jedoch nur scheinbar ein
Widerspruch, denn die Herleitung dieses Beugungsbildes erfolgt unter der Annahme
einer fAchenhaften Beleuchtung. Bei der optischen &ehzmikroskopie aber wird

die Kante punkirmig beleuchtet, was unmittelbar mit dé&umlichen Kolrenz des
verwendeten konfokalen Mikroskops im Zusammenhang steht.

Mittels einer digitalen Tiefpalifilterung (Abschnitt 3.2.5)rinen die Speckles in zu-
sammenhngende Struktureaberfihrt werden. Trotz der damit einhergehenden Re-
duktion der Aufbsung wird der Bildeindruck verbessert, so dal? sogar im stark streuen-
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den Magenepithel Zellmembranen identifizierbar sind (Abbildung Be28ts unten).
Jedoch geingt die Aufbsung nicht zur Bestimmung wichtiger pathologischer Para-
meter, wie beispielsweise des Kern-Plasma-gtnisses. Daher issen die Speckles
auch optisch reduziert werden. Dies kann durch Verwendung eines Objeéties-h
er numerischer Apertur, einer neueren Lichtquelle geringereatatznge (Povazay
u.a. 2002) oder derdbergang zu einer Welle@ahge unB00 nm erfolgen.

Die Auswertung von Volumendatedizen (Abschnitt 3.2.6) scheint bei einem reflek-
tometrischen Verfahren die Volmdigkeit der Zelldarstellung wesentlich éhen zu
konnen (Abbildung 3.30). Dies setzt jedoch eine schnell rasternde Sonde voraus, bei
der die axiale Lage der Bildebene und dignige des Referenzarmsapise kontrol-

liert werden kbnnen. Beobachtungstiefe und Referenzangé sollten auch intuitiv
einstellbar sein, um das Objekt leichter erfassen@nkn,ahnlich wie die Variation

der Bildebene bei der Durchlichtmikroskopie oder der Bewegung eines Ultraschall-
kopfes. Aufgrund deAhnlichkeit zwischen der Bildgebung mit Ultraschall und der
mit kurzkoharentem Licht drften, eine schnell rasternde Sonde vorausgesetzt, viele
Bildverarbeitungstechniken aus der Sonographie adaptiert wetnereh.

Die Visualisierung der in den Volumendatatzen enthaltenen histologischen Infor-
mation erfordert eine intelligente Datenreduktion mittels digitaler Bildverarbeitung
und ware ein lohnender Gegenstand weiterer Forschung. Die reine Projektion meh-
rerer Schichten (Abbildung 3.30) wird sich als zu einfach erweisé@hyand eine Dar-
stellung mittelsvolume Rendering den Arzt intraoperativiberfordern drfte. Interes-

sant vare vielmehr ein Filteralgorithmus, der diskrete Reflexionen aufigekiten
Flachen, wie sie beispielsweise auf Zellmembranen entstehen, von Specklerauschen
unterscheiden kann. Ausgangspunkt liileonnte ein dreidimensionales, tiefpal3ge-
filtertes Bild sein.

Axiale Auflosung und Dynamik sind bei der optischen Eoénzmikroskopie deut-

lich besser als bei der Reflexionsmikroskopie. Dadurch ist die axiale Ausdehnung von
histologisch interessanten Strukturen oftmald3gr als der bei Einsatz des Kobnz-

filters erreichte Scirfentiefenbereich. Dies kann den Bildeindruck bei Betrachtung
eines einzigen lateral-lateralen Schnittes im Vergleich zur Reflexionsmikroskopie ver-
schlechtern. Dieser scheinbare Nachteil der optischerakéomizmikroskopiedl3t sich

durch Anpassung der Farbkennlinie kompensieren und kehrt sich bei der Auswertung
von Volumendater#ézen in Verbindung mit derdineren Dynamik in einen Vorteil um.

Um Platten- und Zylinderepithel automatisiert unterscheidenczun&n, wird die von

der lateralen Zelldichte aBingige Neigung zur Specklebildung ausgewertet, wobei
eine ausreichend gute Fokussierung der Probenébbdlvoraussetzt werden muf3
(Abschnitt 3.2.7). Dies ist ein erster Schritt in Richtung einer quantifizierbaren Be-
fundung mittels optischer K@menzmikroskopie. Konkretdnnte dieses Verfahren bei

der Suche nach Metaplasien iBsophagus angewendet werden. Allerdings muR kri-
tisch bemerkt werden, dal’ von medizinischer Seite die Forderungen bis zu einer Unter-
scheidung verschiedener Zylinderepithelien reichen, um direrE TT-Metaplasie von
anderen Metaplasien abgrenzen zZunken, und um innerhalb einerBRETT-Meta-

plasie neoplastische Zastde identifizieren zudanen (Anhang C.4). Hieiif durfte
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die Sensitiviait des beschriebenen Parameters nicht ausreichen. Vielnigtemin-
trazellure Eigenschaften, wie beispielsweise die Kernp@boider das Kern-Plasma-
Verhaltnis analysiert werden, wozu vermutlich die Auswertung von Volumendaten-
satzen erforderlich irde. Jedoch wird die Aufnahme von Volumenda#gnen auf-
grund der Anforderungen an die Sonde mittelfristig sehr aufwendig sein.

An dieser Stelle @ffnet sich ein Spannungsfeld zwischen einem einfachen Werkzeug,
welches viahrend eines Eingriffs schnell und unkompliziert einsetzbar ist, und der
Quantifizierbarkeit der Diagnose, von der man sich eine intraoperative &skdih-

trolle zur Kompensation einer gegebenenfalls geringen Erfahrung des Arztes erhofft.
Jedoch treffen bislang optische Diagnoseverfahren zur Quantifizierung von Gewebe-
eigenschaftendufig gerade an den Stellen uneindeutige Aussagen, bei denen auch der
erfahrene Arzt nicht ohne Biopsie auskommt. Ferner bezieht der Arzt bei der Befund-
erhebung auch makroskopische Eigenschaften ein. Insofern sollte eiisungbver-
besserung mit der damit einhergehenden Specklereduktion der Entwicklung komplexer
Auswertungsalgorithmen vorgezogen werden.

Die Vermessung der Obeifthentopologie ist bei der optischen Koénzmikroskopie

in Form einer Isophasendarstellung mit einer Asfing von\,/8 ohne nennenswerten
algorithmischen Aufwand tglich. Der diagnostische Nutzen bei der endoluminalen
Mikroskopie bleibt zuachst offen. Allerdings énnte die laterale Dichte der Isopha-
senlinien oder auch die mit den Harmonischen gegebene Phaseninformatiomtds zus
liches Kriterium bei der Unterscheidung von Platten- und Zylinderepithel ausgewertet
werden, um die Sensitivt zu erldhen.

Zusammenfassend kann das Potential der optischearknhmikroskopie im Hinblick

auf eine endoluminale Mikroskopie als aussichtsreich, aber noch lange nicht ausge-
lotet, bezeichnet werden. Voraussetzuiig Wesentliche Erkenntniszugewinne wird

die Verfugbarkeit eines schnell rasternden und endoluminal einsetzbaren optischen
Koharenzmikroskops sein. Neben den methodischen und anwendungsbezogenen Er-
gebnissen regt dieses Kapitel eine Reihe von Modifikationen (Abschnitt 5.1) des Auf-
baus an, die auf die Realisierung eines endoluminal einsetzbaren optiscraemosh
mikroskops hiniihren.

Die optische Kolrenzmikroskopie steht derzeit in Konkurrenz zu der Fluoreszenz-
mikroskopie mit einem bildgebenden Lichtwellenleiténidel (Knittel u. a. 2001),Ur

die mittlerweile klinisch einsetzbare Farbstoffe identifiziert wurden (George und Mei-
ning 2003). Die Fluoreszenzmikroskopie wird sich aufgrund ihrer einfachen Kopplung
mit der flexiblen Endoskopie schneller im klinischen Einsatz etabliebemén, aller-
dings bleibt sie auf die obersten Zellschichten beickirund erfordert eine Wartezeit
zwischen Rrbung und Untersuchung. Insofern ist die Weiterentwicklung reflektome-
trischer Verfahren gerechtfertigt, wobei die optische &amzmikroskopie der Refle-
xionsmikoskopidiberlegen ist.

Die optische KoArenzmikroskopie erreicht nicht die Informationstiefe der optischen
Koharenztomographie, weil ein hochaigendes Objektiv einen begrenzten Arbeitsab-
stand hat und die Dynamik aufgrund der durch die laterale Rasterbewegung bedingten
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Demodulationstechnik geringer ist als bei der optischeréf@mztomographie. Letzte-

re kann jedoch ohne die Konfokaditlateral nicht die hohen Aufsungen erreichen, die
axial durch die KoArenzngen moderner Ti:Saphir-Laserquellen gegeben sind. Daher
wird die Zukunft der hochaudkenden optischen Kahenztomographie zwan@gsifig

in der Verschmelzung der beiden Techniken liegen. Offen bleibt hierbei, ob letztlich
die schnelle Rasterrichtung lateral oder axial liegen wird. Bei einer schnellen latera-
len Rasterung sind die Geschwindigkeitsanforderungermie Tiefeneinstellung der
Bildebene geringer, ahrend ein schnelles axiales Rastern die einfachere Demodula-
tionstechnik erlaubt und damit einéliere Dynamik verspricht. Die Integration von
optischer Kolrenzmikroskopie und -tomographiéimde langfristightaging und Gra-

ding (Anhang C.2.3), also die Bestimmung von Infiltrationstiefe und Differenzierungs-
grad eines Tumors, in einem Gewverbinden. Sie ist anspruchsvoll, aber langfristig
realisierbar und vor allem mediziniscluimschenswert.

Die erwahnte Konkurrenz der endoluminalen Mikroskopieverfahigfie sich Kinftig

in ein Nebeneinander verschiedener Technologien in disjunkten Anwendungsfeldern
entwicklen. Wahrend die Fluoreszenzmikroskopie die ideale Erweiterung der flexiblen
Chromoendoskopie sein kann, liegen diarén der Reflektometrie mit kurzkaren-

tem Licht aufgrund der Sonderig$e (Abschnitt 5.2.1) in der starren Endoskopie in
den leicht zugnglichen, mit Plattenepithel ausgekleideten Lumina.






Kapitel 4

Simulation eines optischen
Koharenzmikroskops

Eine rechnerbasierte Simulation eines optischernaf@mzmikroskops kann helfen, die
Prinzipien der Bildgebung im Kalrenzmikroskop zu analysieren. Denn reale Gewebe-
proben sind hierzu wegen der unregaltigen Anordnung der Zellen und der grof3en
Zahl der Streuzentren zu komplex, unthistliche, fast transparente Teststrukturen mit
mehreren Ebenen mit axialen Ahatlen von wenigen Mikrometern sind nur schwer
und nicht beliebig herzustellen. Zuder@drinen bei einer Simulation systematische und
statistische Fehler vermieden oder gezielt eiigeafwerden.

Eine rechnerbasierte Simulation wird entwickelt und anschliel3end Zunukd der Ur-

sache der objektphasenkorrelierten Streifenartefakte (Abschnitt 3.2.2) herangezogen.
Anschlie3end werden weitere Anwendun@giichkeiten fir die Simulation aufge-

zeigt und die erzielten Ergebnisse diskutiert.

4.1 Mathematische Beschreibung der Simulation

Die Simulation soll das physikalische Zustandekommen des Signals modellieren, also
insbesondere das periodische Detektorsignal als Funktion der Rasterbewegung und
dem Probenreflexionsvetigen berechnen und daraus unteriB&sichtigung einer
Zeitkonstante durch Demodulation die Harmonischgrund H, ableiten.

Einschankend wird anstelle einer dreidimensionalen konfokalen Punktbildfunktion
nur die axiale konfokale Punktbildfunktion lieksichtigt. Die laterale Aufisung kann
durch Anpassung des Gewebemodells eingestellt werden (Abschnitt 4.1.2), jedoch
bleibt die Berechnung der Interferenz so auf die optische Achse ldedt¢hDadurch
werden Speckles nur in einer Dimension, also entlang der optischen Achse, simuliert.
Polarisationseffekte bleiben ebenfalls unlmksichtigt, so auch ein unzureichender
Abgleich der Polarisationen aus Proben- und Referenzarm, der sichrgnminem
erhdhten Signaluntergund@uf3ern viarde.

79
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4.1.1 Rasterbereich und Simulation der Bildaufnahme

Das Resultat der Simulation ist ein Bild voV, — 1) x N, Pixeln mit einer objektsei-
tigen PixelgbRe vona, x a,. Dabei seienV, und N, ungerade. Das Bildfel& und
die MengesS der abgetasteten Bildpunkte sind dann

B = {(z5ys) eERxR | |og] <ayN,/2 A |y <ay,N,/2} und (4.1)
S = {(azmg,aymy) | (my,m,) €ZXZ} N B. (4.2)

Es geiiigt, die Bildaufnahmetir eine Bildzeile entlang der schnellen Rasterrichtung
xs zu simulieren. Das Bild wird dann aus den Simulationsergebnissen einzelner Zeilen
zusammengesetzt. Die Geschwindigkeit der schnellen Rasterbewegungssedald

(ws(t),ys) = (Vg t — ay (Ny — 1)/2,ayny) , t €0, ay Ny/vy] (4.3)

als zeitabhngige Rasterpositionatrend der Simulation der duref) indizierten Zeile
resultiert. Fair jede Zeile gibt der Zeitpunkt= 0 den Beginn der Rasterbewegung an.
Das Detektorsignal (¢) wird fur jede Zeile éir das in Gleichung (4.3) angegebene
Zeitintervall berechnet, und zwar mit einer zeitlichen Asting vonAt = v !, /25.

m

Zur Berechnung der abgetasteten Bg& der HarmonischeR; und H, wird eine
natirliche ZahlN s von Modulationsperioden herangezogéf,.. ist das gerun-
dete Produkt aus der Modulationsfrequenz, und der Zeitkonstantender simulier-
ten Demodulationselektronik. Das Abtasten eines Bildpunktes zum Zeitpynkitd
simuliert, indem die Werte des simulierten Detektorsigdat$ aus dem Zeitintervall
[to — Neyeles/Vmod, to] FOURIERransformiert und aus dem Ergebnis die Bgtr an den
Stellen der Frequenzen der Harmonischen ermittelt wérden

Folglich ist fur die Simulation ein nicht unerheblicher Rechenaufwand erforderlich.
Beispielsweise muB3 bei, = a,/(Neyeles/Vmoda) das Detektorsignal(t) pro Bildzeile
25 N, Neyeles mal berechnet werden, al36000 mal fur NV, = 300 und Neyees = 10.

4.1.2 Gewebemodell

In jedem Bildfeldpunkt(z,, ys) € B fliel3t in das Interferenzstreifenmuster die axiale
Verteilung des ReflexionsveligensRi(zs, ys, z5) €in. Das dreidimensionale Reflexi-
onsverndgen der Probe muf3 daher bekannt sein, allerdings nicht in allen Dimensionen
kontinuierlich. In der langsamen Rasterrichtupgerigt eine diskrete Verteilung ent-
sprechend des Abstandegder N, abgerasterten Linien. Dagegen mul3 in Richtung
der schnellen Rasterrichtung das Reflexionsvertigen mit einer deutlich dheren
Auflosung als:, bekannt sein. Denn das aufgrund der Phasenmodulation periodische
Detektorsignalandert sich weihrend der Rasterbewegung kontinuierlich mit der Ob-
jektphaseninformation. In der axialen Richtuagmul} die Lage der reflektierenden
Grenzfchen exakt bekannt sein, um die Interferenz korrekt zu berechnen.

lWegenNcydes € Nist I(tg — Neyeles/Vmod) =~ I(to), wodurch Artefakte bei der GURIER-
transformation minimiert werden. Durch eine geeignete Skalierung lieggfn und 2v,,,q4 in genau
einem Kanal des diskreterobRIERSpektrums.
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Diese Anforderungen diflt ein Gewebemodell, welches ang; reflektierenden, sich
nicht schneidenden Grenaflhen besteht, deren Reflexionsvégan und axiale Posi-
tionen an allen Stelletu, m,, a, m,) ausS gegeben sind. Genauer se&i(m,, m,, i)
das Reflexionsveriigen undz(m,, m,, ) die axiale Position dei-ten Grenzfche.
Fur eine beliebige Rasterpositiqn,(t),ys) € B | ys = ayn, A n, € Z werden
das Reflexionsverdgen R:(¢) und die axiale Position!(¢) einer Grenzfiche durch
lineare Interpolation ge&tf3

Ri(t) = Ry(|zs(t)/az ], ny, i)

+ (25(t) mod ag) (Rs([2s(t)/ax ], ny, i) — Ro([25(t) /a2 ], 1y, 1)) (4.4)
A(t) = z(lzs(t)/az), ny, 1)

+ (25(t) mod ay) (z([zs(t)/az ], ny, i) — zs([2s(t) /az], ny, 1)) (4.5)

ermittelt. Die axiale Verteilung des Reflexionsvémgens an der Stellers(t), ys) ist
schlieBlich

= >Rt 85— (). (4.6)

Das Gewebe wird demnach durch zwéi x N, x Nz-Matrizen vollsandig repasen-
tiert. Dabei niissen die Pixelkante@hgena, unda, ausreichend klein geihlt wer-
den, damit die NQuisT-Bedingung sicher eilt ist und so die numerisch effiziente
lineare Interpolation anwendbar bleibt.

Das Reflexionsverigen eines mehrschichtigen Objektes kann ralvenungsweise
fur wenige, schwach reflektierende Greaefien zur Berechnung der Interferenz her-
angezogen werden. Denn auf dem Weg ten Grenzéhche wird das Licht durch
Streuung und Absorption sowie durch die Reflexionen aniden vorangehenden
Grenzflachen gerél3 Gleichung (1.1) um den Faktor

A'(t) = exp(—pe(=( H L - RI(t 4.7

abgeschwcht. Hierbei wird angenommen, dal? die erste Graolk# die Gewebeober-
flache ist. Es ist daher sinnvoll, die effektive Reflexioadst

Ri(t) = A'(t) Ri(t) (4.8)
deri-ten Grenzthche und die axiale Verteilung der effektiven Reflexioiudest
Ngr
Ro(t) =) Rt 8(z — 2i(1)) (4.9)

zu definieren. Zur Steigerung der numerischen Effizienz werden die effektiven Reflexi-
onssérkenR!(¢) analog zu Gleichung (4.4) direkt aus Matrixelemeri&&(m,, m,,, i)
interpoliert. Die Matrix der effektiven Reflexiongske kann unmittelbar aus der Ma-
trix des Reflexionsveriggens berechnet werden. Dies muRdin gegebenes Gewebe-
modell nur einmal, und insbesondere nicléithwend der Simulation, erfolgen.
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Da nur die axiale, nicht aber die laterale konfokale Punktbildfunktion simuliert wird,
ist die laterale Autbsung allein durch die PixelgBea, x a, gegeben, was prinzi-
piell einer beliebig guten lateralen Agflung entspricht. Durch Faltung des Gewe-
bemodells mit einer zweidimensionalern@sfunktion kann die laterale Audsung
angepaldt werden. Einfach ist eine solche Operation aberin®Ujekte, die genau
senkrecht zur optischen Achse ausgedehnt sind. Sind dagegené Grenzéiche die
axialen Koordinaten! benachbarter Punkte deutlich voneinander verschiedigssen
gegebenenfalls zawzliche Grenzfichen eingefgt werden.

4.1.3 Spektrale Energieverteilung der Lichtquelle

Die spektrale Leistungsdichte der Lichtquelle wird als Summe

N, 2
0 2vIn2 k— kg

Sare(k) = Puc »_w" 1 exp(—(?\/ln? Mf)) (4.10)
q=1

von N, GAUssfunktionen synthetisiert, wobeilf die Gewichtav? die Normierung

NSI‘C

dwi=1 (4.11)

gelte. Dadurch sollten alle physikalisch sinnvollen spektralen Leistungsdichten model-
lierbar sein, viahrend gleichzeitig die Simulation wegen der Lingdrder FOURIER-
transformation analytisch einfach bleibt. Denn analog zu der Definition (2.32) und der
Herleitung von Gleichung (2.35) ergibt sich das Interferenzstreifenmuster als

Nere 2

S 2AkY Az
Az) = 7 e — ———— cos(2kIAz) . 4.12
p(Az) ;pr<(4\/E)) (2k§A2) (4.12)

Die Funktionp(Az) wird in einer Wertetabelle mit einehz-Auflésung von10nm
notiert, woraus sie bei der Simulation zur Berechnung Mah durch lineare Interpo-
lation ermittelt wird. Dielibliche Betrachtung einesaussormigen Spektrums (Izatt
u.a. 1996) ist mit dem SpezialfalV,,, = 1 enthalten. Die effektive Welleahge

et = 27 /keg iSt der spektral gewichtete Mittelwert des Spektrums und ersetzt be-
grifflich die Zentralwellerdinge), = 27 /ky. Da die spektrale Leistungsdichte einer
Lichtquelleublicherweise in der Welleahgendarstellung

Nsrc

. A=A\’
Sec(A) = ;S exp(—<2\/m A)\qo)> (4.13)

zur Verfugung steht, ist eine geeignete Transformation der Parameter aus Gleichung
(4.13) in die der Gleichung (4.10) hilfreich. Weil sich Wellenzahl und Weflagk
reziprok zueinander verhaltenphknen die Gleichungen nicht exakt ineinander trans-
formiert werden. Bei Superlumineszenzdiodenlichtquellenjsi\\? allerdings stets
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grol3 genug, um unter Verwendung der Transformation

27 AN ST AN
kl=—, AK=2r—"-———, wi=———. 4.14
Ry = AN/ sosan
eine ausreichende Genauigkeit gdwleisten zu &nnen. Gleichung (4.14) gilt wegen
Ak = |]{72 — ]{31| = 271")\1 — /\2| /Al)\g = QWA/\/()\O + AA/Q)(/\O — A)\/2) und
ST~ w? 24/In2/\/m AN,

Die vom Hersteller vermessene spektrale Leistungsdichte der experimentell verwende-
ten Superlumineszenzdiodenlichtquelle (Abschnitt 3.1.1) kann als Summe zweier oder
dreier Gaussfunktionen dargestellt werden (Abbildung 4.1). Dazu wurden die Wer-

te der spektralen Leistungsdichte an mehreren Stellen abgelesen und die Parameter
der Gaussfunktionen durch numerische Anpassung bestimrat.das Modell beste-

hend aus zwei @ussfunktionen sind systematische Abweichungen klar erkennbar,
und das mittlere Abstandsquadrat der Kurve dgtt 4 - 10-°. Verwendet man drei
GAussfunktionen, schmiegt sich das Ergebnis deutlich besser an und das mittlere Ab-
standsquadrat ist,7 - 1075, Die resultierende Autokorrelationsfunktion (Abbildung

4.2) ist gut mit der experimentell ermittelten (Abbildung 3.3) vergleichbar.

4.1.4 Konfokale axiale Punktbildfunktion

Die konfokale axiale Punktbildfunktioh,(z;) wird durch Interpolation basierend auf
den Mel3daten eines existierenden Objektivs ermittelt. Ein in den Mel3daten vorhan-
dener Untergrund wird abgezogen, da dieseralgiy von verschiedenen Parametern
des Interferometer simuliert werden soll.

Im Detail wird der Untergrund gesalrt als der Mittelwert aller Werte, die kleiner sind

als dasl,01-fache des Mittelwertes aus erstem und letztem Wert der Liste der Me3wer-
te. Nach der Subtraktion des Untergrundes von den Mel3daten erfolgt eine Normierung
des Maximalwertes aufund die Verschiebung des Koordinatensystems, so dal3 an der
Stelle des Maximums, = 0 ist. Das Ergebnis wird zur Ermittlung von(z;) linear
interpoliert.

4.1.5 Mono- und polychromatische Interferenz

Als Grundlage iir die Berechnung der zeitadhgigen Detektorintensit /(¢) wird
zunachst die zeitakdmgige Lichtamplitude auf dem Detektdirfeine Wellerdinge her-
geleitet.

Das Intensitsverlaltnis zwischen Signaluntergrund und Interferenzsignal wird durch
das Strahlteilerveditnis, die Reflexionsveragen in der Probe und beim Referenz-
armspiegel, die jeweiligen Verluste in Proben- und Referenzarm sowie durch den Win-
kel zwischen den Polarisationen des aus diesen Armen kommenden Lichtes bestimmt.
Das Strahlteilerverdtnis £ sei das Verhltnis von Probenarm- zu Gesamtinteasit
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Abbildung 4.1  Die spektrale Leistungsdichte der experimentell verwendeten Breitbandquel-
le AFC BBS 1310 B-TSAlt sich als Summe vonAB ssfunktionen entsprechend Gleichung
(4.13) modellieren. Die graue Kurve ist das digitalisierte Spektrum aus dem der experimen-
tell verwendeten Breitbandquelle beiliegenden Testbericht des Herstellers (AFC Technologies
1998). Die markierten Punkte sind daraus abgelesen und bilden die Grunafate fiumeri-

sche Anpassungben: Modell mit Ny, = 2. Unten: Modell mit Ny, = 3. Die Parameter der
Gaussfunktionen sind oben rechts in den Graphen angegeben.



4.1 MATHEMATISCHE BESCHREIBUNG

85

1T T T i i T T T _]
| |
0.8 |- | | -
777777777777777777777777 4“ 477777777777777777777777777
= WWMW
T
d
= 04 | -
| |
| |
,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,, a1 .
0.2 } } -
i i 12.8um Halbwertsbreite
o ! L ! L1 ! ! ]
-30 -20 -10 0 10 20 30
Az [um]
Abbildung 4.2 Autokorrelationsfunktion/(Az) = 1(1 + p(Az)) fur die Anpassung der

drei Gaussfunktionen (Abbildung 4.1unten) an das Spektrum der experimentell verwende-
ten Lichtquelle AFC BBS 1310B-TS. Ihre Halbwertsbreite und die Form der Nebenmaxima
der Einhullenden sind gut mit dem gemessenen Interferenzstreifenmuster (Abbildung 3.3) ver-
gleichbar.

Verluste durch Streuung,iiRkreflexionen an optischen Elementen und vor allem durch
die Einkopplung in die Faser werden zusammengefal3t unter dem Parameter der Ein-
kopplungseffizienz, im Referenz- und, im Probenarm. Im Referenzarm tritt zu den
statischen, durch, reprasentierten Verlusten noch eine periodische Variation der In-
tensifit aufgrund des phasenmodulierenden Elementes hinzu. Diese ktfemsidu-
lation kann im Fall einer mechanischen Phasenmodulation durch eine zeitlich variable
Einkopplungseffizienz gegeben sein oder im Fall eines elektrooptischen Modulators
durch eine polarisationsbedingte Absorption. Jeder solche E#&8kisich durch eine
geeignete Justage minimieren und kann u@algig von seiner physikalischen Ursache
mittels einer stetig differenzierbaren Funktign,q(wm.qt) modelliert werden, deren
Wertebereich un liegt, so dal3 schlielich das Produkt,,,q(wmoat) effektiv eine
zeitablangige Einkopplungseffizienz beschreibt.

Monochromatische Amplituden und Intensitaten an der Stelle des Detektors

Die optische Wegingel, + z, + Apoq sin(wmoat) des Referenzarms ist der Abstand
der Position des Referenzarmspiegels vom Strahlteiler (Abbildung 2.5). Analog legt
ls die optische Weginge zwischen der Bildebene des Mikroskopobjektivs und dem
Strahlteiler fest. Gleichzeitig ist dies die Koordinate= 0 der Verteilung des Reflexi-
onsvernbgens im Probenarm. Eine Reflexion an der Stelldes Referenzarmsiffirt

an der Stelle im Detekionsarm zu einer Welle

Ark(za t) - AO 5 (5 - 1) \/Er Cr Cmod(wmodt>

exp(i(kz — wt + 2k(l; + 20 + Amod Sin(wmoat)))) . (4.15)
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Die Reflexionen im Probenarm erzeugen im Detekionsarm untéicBgichtigung von
Gleichung (4.9) entsprechend die Welle

Agi(z,t) = /_OO Ag (6 —1) & V/Rs(t) hs(zs) G exp(i(kz — wt + 2k(ls + 25))) dzs

- /_OO Ay (E=1)¢ J ZRg(t) 0(2s — 22(t)) hs(2s) G
exp(i(kz — wt + 2k(ls + 25))) dzs . (4.16)

Dies a3t sich zu

Aulet) = S A0 (4.17)
Ag(zt) = Ao (§ = 1) € VRIE) ho(2(1)) G
exp(i(kz — wt + 2k(ls + 2(t)))) (4.18)

vereinfachef SchlieRlich ist die monochromatische Gesamtamplitude im Detektions-
arm an der Stelle = [; des Detektors

A(t) = Ark(la, t) + Asr(lg, ) (4.19)

Die monochromatische Intengitergibt sich hieraus unter Einbeziehung von Glei-
chung (A.28) und unter Verwendung der Alskungen

Li(t) = (A& (€ —1) VR & Guoa(Wmodt))? (4.20)
Ligp(®) = (Ao € (€= 1)) G Gmoa(@imoat) G V/Re V/RE(E) ha(2L(2)
cos(2k(l; + 2y + Amod Sin(wmoat) — ls — 22(t))) (4.22)
L) = (Ao (€= 1) € VRI(E) ha(2L(1)) G) (4.22)
I5() = (Ao (€ =1) €7 \/RIE) RE(E) ho(2L()) ho(2(1)
cos(2k(zL(t) — 22(t))) (4.23)

zu
I(t) = (Aw(t)Ag(1))

Ngr Ngr Ngr -
= Lp(t)+2) L)+ ) It +2> I5(t). (4.24)
i=1 =1

3,j=1
1<j

2Das Vertauschen von Summation und Integration ist wegen der Eigenschaftéiribution
unter der Annahme! # 2/ Vi,j € N moglich. Ferner kann,/4(z;) wie §(z5) behandelt wer-
den, was mit der Uneindeutigkeit vai{x, 1) bei der Definition ders-Distribution als Grenzwert
lim,, 00 ffooo 0(x, 1) dz (Born u. a. 1993) bedindet werden kann.
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Polychromatische Intensét an der Stelle des Detektors

Die polychromatische, zeitahhgige Intensét /(¢) an der Stelle des Detektors be-
rechnet sich schlief3lich durch Integratidber das Spektrum geifi Gleichung (2.28).
Ausgehend von den Gleichungen (4.20) bis (4.24) ist daher unter Einbeziehung der
Gleichungen (4.10), (4.11), (4.12) und (A.43) sowie der Normierdng- 1

Ng Ngr Ng
[(t) = [r(t) + 2 Z Iﬁs(t) + Z [é(t) + 2 Z [sl](t) + [bias + [noise(t) ) (425)
=1 =1

ij=1
1<J

wobei unter Einfihrung der Abkirzung

AZ(t) =1+ 2z — I — 21(1) (4.26)
die einzelnen Terme durch
]0 - Psrc (6 (5 - 1))2 (427)
L(t) = Iy Re (G Cmoa(wWmoat))” (4.28)
‘[IZ:S(t) - ]0 Cr Cmod(wmodt) Cs \/Er \V Ré(t) hb(Zg(t))
P(AZ(t) 4+ Amod Sin(Wioat)) (4.29)
L(t) = IyRit) (ha(2i(t) &) (4.30)

L(t) = Io\JRUt) RAUE) he(=L(1)) ho(2 (1)) ¢ plz(t) — 2(1))  (4.31)

S

gegeben sind und,,;.s einen konstanten Untergrund beschreibt. Der Tégm. ()
enthalt weil3es Rauschen eines vorzugebenden Effektivwértes,. In Gleichung
(4.25) repasentiert die Summe der Termiét) und I’ (¢) die Intensiét bei inkolaren-

ter Uberlagerung. Die Interferenz zwischen Proben- und Referenzarm wird durch die
Summe der Termé’ (¢) beschrieben. In Form der Summe der Terffigt) tritt im
Vergleich zu Gleichung (2.33) qualitativ die Interferenz zwischen den Géateth
innerhalb der Probe hinzu. Diegadert sich jedoch zeitlich nicht mit der Modula-
tion, weshalb sietfr die Bildgebung der optischen Karenzmikroskopie theoretisch
nicht relevant ist, wohl abeitif die der Reflexionsmikroskopie. Insofern dient Glei-
chung (4.25) auch dem Ve#stdnis der Mehrfachinterferenzen (Abschnitt 3.3), die zur
Specklebildung im optischen Kahenzmikroskop beitrageroknen. Unter denen der
Simulation zugrundeliegenden Voraussetzungen werden Mehrfachinterferenzen aus-
schlieRlich durch die Summation der Terrig¢) mit unterschiedlichen Phasenlagen
2kz!(t) verursacht.

4.2 Objektphasenkorreliertes Streifenartefakt

In diesem Abschnitt wird e@lutert, wie die rechnerbasierte Simulation eines optischen
Koharenzmikroskops eingesetzt wurde, um die Ursache der beobachteten objektpha-
senkorrelierten Streifenartefakte (Abschnitt 3.2.2) Zrdah.
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4.2.1 Zusammenfassung der Problematik des Streifenartefakts

Die Bildintensiait /ooy der optischen Kofrenzmikroskopie wird geafd Gleichung

(2.45) aus den Harmonischgh und?, berechnet. Die Sumnig?+ 72 ist proportio-

nal zum Reflexionsveriigen der Probe, und die Béigge der einzelnen Harmonischen
hangen von der Phasenlage des Arbeitspunktes der Phasenmodulation auf dem Inter-
ferenzstreifenmuster ab. Nimmt bei gleichem Reflexionségen der Beitrag einer
Harmonischen zu, so nimmt der der anderen Harmonischen ab (Abbildung 2.9).

Jedoch wurde beobachtet, daR @hdig von der Phasenlage die Harmonischen leicht
von den Erwartungen abweichen (Abschnitt 3.2.2, Abbildung 3.22), also insbesonde-
re bei fachigen Objekten Streifen im Bild sichtbar werden. Dieses objektphasenkor-
relierte Streifenartefakt ist sehr deutlich bei der optischenak@hzmikroskpie von
Deckglasunterseiten zu beobachten (Abbildung 4.3hknd sich akidmgig von der
Bildfeldposition die Objektphas@k,Az| um 27 andert, durctduft jede Harmonische
zwei Maxima und zwei Minima. Die gleicha8ige Abnahme des Abstands der Deck-
glasunterseite von der Bildebene sollte zu einer gle&igen Zunahme der Maxima
fuhren. Allerdings scheint jedes zweite Maximum zu grof3 beziehungsweise zu klein
zu sein. Dadurch entstehen in der Verteilung vgga,; Streifen, die auch unter einer
noch so genauen Anpassung defarameters (Abschnitt 3.1.6, Gleichung (3.4)) nicht
zu entfernen sind.

Das Problemdllt demnach besonders beadhigen Objekten auf. Bei deaumlich
schnell fluktuierenden Speckles innerhalb einer Gewebeprobe ist dagegen die resultie-
rende Ungenauigkeit der Reflektometrie, die empirisch wenigexéisbetiagt, tole-

rabel. Ferner kann sich eine objektphasef@aigige Intensétsvariation auch positiv

auf den subjektiv empfundenen Kontrast des Bildes auswirken.

=

W

&

AANANAANANAN

40 pm

Abbildung 4.3  Extremes Beispiel eines Streifenartefakts bei optischekertzmikroskopie.
Aufgenommen wurde die Unterseite eines Deckglases, also die dem Objektiv abgewandte
Oberflache. Da das Deckglas die Bildebene schneidet, enthalten die Harmonig¢herd

H- jeweils parallele Linien maximaler Intengit Diese Maxima weisen aber bei jeder Harmo-
nischen abwechselnibertohte «) beziehungsweise zu geringa)(Betrage auf, so dal3 in der
Bildintensitit Iocn = H? + H3 Streifen verbleiben, die mit dem Verlauf der Harmonischen
und damit der Objektphase korreliert sind.



4.2 OBJEKTPHASENKORRELIERTESSTREIFENARTEFAKT 89

4.2.2 Eingrenzung der Ursache des Streifenartefakts

Die Ursache des objektphasenkorrelierten Streifenartefakts wachksnnicht leicht
einzugrenzen, da das Artefakt bereitdhkend der Entwicklung des Laboraufbaus zu
einem Zeitpunkt beobachtet wurde, als die Charakterisierung der Komponenten (Ab-
schnitt 3.1) noch nicht abgeschlossen war.

Eine Hypothese war, daf3 die Ausgangssignale der beiden Lock-Irakasteitlich
gegeneinander verschoben setimiten, da deren digitale Signalprozessoren, Mikro-
prozessoren und Digital-Analog-Wandler zwischen den beideat&eijeweils nicht
synchronisiert sind. Eine genauere Analyse zeigte jedoch, dal3 die Fehler aufgrund
der digitalen Signalverarbeitung nicht die beobachteten Streifen hervorrafereg,

selbst wenn der Mikroprozessor nicht umgangen ®vird

Weiterhin kam als Ursacheiff die objektphasenaBhgige Verzerrung der Harmoni-
schen eine nicht ideal harmonische Oszillation des Referenzarmspiegels in Betracht.
Denn eine harmonische Phasenmodulation ist Voraussetiungjd Qultigkeit der
spektralen Zerlegung (2.41) der zeitablgigen Detektorintensit in Oberfrequenzan-

teile. Ist die Phasenmodulation nicht harmonisch, so ist die Objektphasemagh

keit der Oberfrequenzanteile nicht mehr durch die einfachen Funktionen,,q oder

cos Ymoq gegeben. Insbesondere ist dann nicht zu erwarten fotd@dy\; €in vony,,.q
unablangiger Ausdruck gefunden werden kann, wie er mit Gleichung (2.44) gege-
ben ist. Daher wurde in diesem Zusammenhang die totale harmonische Verzerrung
der Spiegelbewegung vermessen und die Halterung des Piezoaktuators verbessert (Ab-
schnitt 3.1.5). Die totale harmonische Verzerrung war jedoch aufgrund des Betriebs in
Resonanz stets klein und die Verbesserung der Halterung brachte keine Verringerung
der Streifenartefakte mit sich.

Schliel3lich wurde die Intengitsmodulation im Referenzarm aufgrund einer justagebe-
dingt zeitablngigen Einkopplungseffizienz,,q (wmoat) (Abschnitt 4.1.5) als Ursache
vermutet. lhre Auswirkungen auf die Harmonischen sind nicht diibktschaubar. In
jedem Fall kingen sie von der Objektphase und dem Spektruntyanwmoat) ab.

Letztlich kdbnnte das objektphasenkorrelierte Streifenartefakt auch verfahrarsirth

sein, also dadurch bedingt sein, dal3 bei der Herleitung von Gleichung (2.44) ideali-
sierte Annahmen gemacht werden. Beispielsweise wird dort der Einflul3 der Rasterbe-
wegung nicht bercksichtigt.

Tatsachlich ist die Ursache teilweise verfahrengirdnt, haupéchlich liegt sie aber

in der mit der Phasenmodulation einhergehenden Intgesibdulation. DemnachlBt

sich das objektphasenkorrelierte Streifenartefakt durch Justage des Referenzarmspie-
gels minimieren. Beide Ursachen konnten mittels der Simulation befriedigend nach-
vollzogen werden.

3Bei Verwendung des internen Mikroprozessors steht am Ausgang jedes Lock-larkersteine
Zeitkonstante von minimal ms zur Verfugung. Daher wurde der Mikroprozessor im letztlich verwen-
deten Aufbau stets umgangen (Abschnitt 3.1.3).
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4.2.3 Experiment zur Generierung des Streifenartefakts

Vorab wurde das objektphasenkorrelierte Streifenartetaktdrschieden starke Inten-
sitatsmodulationeg,,,q (wmoat) Mit dem Laboraufbau (Kapitel 3) gemessen.

Die Intensiitsmodulation wurde dabei durch Verkippung der gemeinsamen optischen
Achse von Kollimatorlinse und Lichtwellenleiter relativ zu der Normalen des Refe-
renzarmspiegels (Abschnitt 3.1.5) eingfeft. Der Grad der Dejustage wurde bei ein-
geschalteter Phasenmodulatidver den Wechselsignalant@il,,.q (wmoat) der Detek-
torintensitt /(¢) eingestellt und vermessen. Die Probe blieb dabei deutlich defokus-
siert, so dalR aus dem Probenarm nur dielReflexionl,;,. vom Ende des FC/PC-
Steckers detektiert wurde. Dann tritt keine Interferenz auf, und mit Gleichung (4.25)
vereinfacht sich/ (¢) unter Vernactdssigung des RauschensiZv) = 1,.(t) + lyi.s =

Iy Ry (¢ Cmod(Wmoat))? + Tnias- Daher gilt fir den Wechselsignalanteil

[rmod(wmodt) = [0 Rr Cr2 (Cfnod(wmodw - 1) . (432)

Die Amplitude I, ,,q0 des Wechselsignalanteils wurde mit einem Oszilloskop beob-
achtet und vermessen, wobei das Oszilloskop mit dem die Phasenmodulation treiben-
den Funktionsgenerator synchronisiert war. Bei deutlicher Dejuségesich der be-
obachtete Wechselsignalanteil durch

Irmod(wmodt) = ]rmodO Sin(wmodt + 50() (433)

modellieren. Bei Minimierung der Dejustage verschwindet der Wechselsignalanteil im
Experiment nicht vollsindig. Vielmehr &3t seine Form dann Anteile von Oberfre-
qguenzen der Modulationsfrequenz erkennen. Aufgrund der Gleichungen (4.32) und
(4.33) kann die Amplitude? ,, des periodischen Anteils der im Rahmen der Simula-
tion verwendeten Gif3e

(2 oa(Wmoat) = 1 + (2 oqo SIN(Wmodl + ©¢) (4.34)

aus dem experimentell ermittelbaren \élthis

Crodo = Lrmoao/To Re G (4.35)
berechnet werden.

Das objektphasenkorrelierte Streifenartefakt wuktteverschieden starke Interdsis-
modulationen entsprechend der Einstellunggn,, = 0,0031, ¢2,4, = 0,0218 und

2 10 = 0,0780 aufgenommen (Abbildung 4.4). Hierbei diente als Objekt ein Spiegel,
dessen Normale relativ zur optischen Achse derart umydischse gedreht war, daf3
in Richtung der schnellen Rasterrichtungeine lineare Phasenverschiebung vorlag.
Die axiale Position wurde derart eingestellt, dal3 der Fokus innerhalb des Bildfeldes
bei hohenz,-Koordinaten liegt. Die Ausgangsleistung der Lichtquelle be@0gnW.

Das objektphasenkorrelierte Streifenartefakt ist ¢2 .., = 0,0031 und (2 4, =
0,0218 kaum ausgejagt, wohingegen es bef, ,, = 0,0780 klar erkennbar ist. Am
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Abbildung 4.4 Messung des objektphasenkorrelierten Streifenartefakts mit dem Laboraufbau
fur verschieden starke Amplitudeg,,, der Intensiatsmodulation im Referenzarm. Aufge-
tragen sind die Harmonischéy undH- sowie die Wurzel der resultierenden Inteéslioc

fur eine Bildzeile entlang der schnellen Rasterrichtung. Das Objekt ist ein planarer Spiegel,
der durch eine leichte Verkippung alofgig von der Bildfeldkoordinate; unterschiedlich gut
fokussiert ist. Die Bildebene wird bei der Koordinatedd ym < x5 < 150 um geschnitten.

Am oberen Rand jedes Graphen befindet sich jeweils der VerlaufAfesn; in Graustufen-
darstellung.
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deutlichsten tritt es stets bei geringen Intedtgih hervor, also im defokussierten Be-
reichz, < 0. An der Steller; ~ —120 um ist die Objektphasé2k,Az| etwa 197
von der Bildebene entfernt, wie sich durch Albken der Maxima der Harmonischen
zeigt. Dort betagt die Amplitude der sich iR/Iocy fortpflanzenden Oszillatiof%
fur ¢2,40 = 0,0031 und (2 4, = 0,0218, und10% fur ¢34, = 0,0780. Dies rechnet
sich in einen Kontrast des objektphasenkorrelierten Streifenartefakts von jewe&ils
und0,11 um.

Die bereits zuvor beobachtete abwechseldbertbhung und Absenkung der Maxima

der Harmonischen (Abbildung 4.3) deutet si¢h £, < —50 um bei (2 4, = 0,0218

und¢? 40 = 0,0780 auch in der Messung an (Abbildung 4.4). Im Vergleich zu Abbil-
dung 4.3 erscheint das objektphasenkorrelierte Streifenartefakt aber weniger drastisch.
Dies liegt einerseits daran, daf3 in Abbildung 4.3 ein geringeres Intervall des Wertebe-
reichs der axialen Punktbildfunktion erfal3t ist. Ferner differieren die Reflektidés
Objekts und gegebenenfalls auch diarke der Intensittsmodulation.

4.2.4 Reproduktion des Experiments mittels der Simulation

Die Ergebnisse aus der Messung wurden mittels der Simulaberpiift. Dabei wur-

den alle Parameter der Simulation an die Situation bei der Messung arfy&hraid-

lage der Interpolation der konfokalen axialen Punktbildfunktigi,) waren die Mel3-
daten des konfokalen Mikroskops des Laboraufbaus (Abbildungren, punktierte
Kurve). Die spektrale Energieverteilung bestehend aus dseis§unktionen (Abbil-
dung 4.1) wurde verwendet. Die Amplitude des Rauschens bétrug = 1074 I,.

Die Verteilung des Reflexionsvetigens des Objekts bestand aus einer einzigen, pas-
send geneigten Obeifthe des ReflexionsvetmensRk! (z,, ) = 0,95.

Simuliert wurde der Verlauf der Harmonischif undH, fir eine Bildzeile basierend
auf dem Modell aus Gleichung (4.33)rfyo. = 0. Dies erfolgte jeweilsiir die im
Experiment gemessenen Amplitud€n,, , der Intensiéitsmodulation im Referenzarm
(Abbildungen 4.5 bis 4.7) und zaglich fur 2 ,, = 0 (Abbildung 4.8), was dem
idealisierten Fall ohne Intenaismodulation entspricht.

Im Vergleich zu den MelRergebnissen (Abbildung 4&t fdie Intensiat \/Iocy bei

der Simulation zu negativen,-Koordinaten hin etwas &tker ab. Der Gradient der
Objektphase stimmt jedoch guberein. Denn die Position mit einem Objektphasen-
abstand?2k.sAz| von 197 von der Bildebene liegt bet; ~ —100 ym. Dort ist der
Kontrast des objektphasenkorrelierten Streifenartefaktghgl, = 0,0031 zu gering,

um abgelesen werden zbknen. Bei? ,, = 0,0218 und bei2 ,, = 0,0780 betragt

er jeweils0,13 und 0,38. Damit ist der Kontrast zweimal beziehungsweise dreimal
hoher als bei der Messung und scheint mit zunehmendem Grad der Dejustage auch
starker anzusteigen.

Der qualitative Verlauf der Harmonischen entstpricht jedoch sehr gut den zahlrei-

“Hier nicht explizit aufgefihrte Parameterwerte entsprechen denen aus der Beschreibung des La-
boraufbaus (Abschnitt 3.1).
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Abbildung 4.5  Simulation des objektphasenkorrelierten Streifenartefaktdie drei Ampli-
tuden der Intensiitsmodulation im Referenzarm entsprechend den bei der Messung (Abbil-
dung 4.4) zugrundeliegenden Bedingungen.

chen Beobachtungen bei vorangehenden Mikroskopiesitzungen mit dem Laborauf-
bau. Insbesondere der Umstand, daf’ selbst unter Anpassutgkmsameters (Ab-
schnitt 3.1.6) die Streifen nicht zum Verschwinden zu bringen sind. Dies wird da-
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Abbildung 4.6  Simulation fir das Objekt aus Abbildung 4.5if¢2_,, = 0,0780 mit der
Bildebene in der Bildmitte. Die Werte det-Koordinate wurden zur besseren Vergleichbar-
keit denen der Abbildung 4.5 angepal3t. Das objektphasenkorrelierte Streifenarefakt ist nicht
symmetrisch bemlich des Maximums der axialen Punktbildfunktion des optischeréakaie-
mikroskops.
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Abbildung 4.7 Simulation fir das Objekt aus Abbildung 4.6if¢2_,, = 0,0780 bei strkerer
Defokussierung. Die Werte det-Koordinate wurden zur besseren Vergleichbarkeit denen der
Abbildung 4.5 angepal3t. Der Kontrast des objektphasenkorrelierten Streifenartefakts wird bei
xs ~ —150 pm maximal und verschwindetif grof3e Defokussierungen.

durch verschrft, dal3 sich die Form des sich mit einer Objektphasenperiod@won
wiederholenden Streifensystems kontinuierlgidert. Es ist auch nicht symmetrisch
beZiglich der Bildebene (Abbildung 4.6). Im Vergleich zur Messualit fauf, daf3

die Maxima der zweiten Harmonischéty gleichformig zur Bildebene hin ansteigen
und nur bei der ersten Harmonischin die abwechselndéberh')hung und Absen-
kung der Maxima auftritt. Das Verhalten der ersten Harmonisé@melert sich jedoch,
wenn sich die Objektphase weiter von der Bildebene entfernt (Abbildung 4.7). Bei
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Abbildung 4.8  Simulation fir das Objekt aus Abbildung 4.5 bei Abwesenheit der Intatssit
modulation im Referenzarm. Abgesehen von dem Rauschigyga(t) entspricht dies einer
idealen Situation ohne mefRtechnische Fehler. Dennoch verbleibt in der resultierenden Inten-
sitat /(¢) eine geringe Restwelligkeit.

der Stellex, ~ —150 um, die einem Objektphasenabstand W@h.gAz| ~ 237 zur
Bildebene entspricht, ist das abgesenkte Maximum so klein, dal3 es verschwimdet. F
|Az| — oo schlief3lich konvergiereil1 und+//ocnm zU einer gemeinsamen Konstan-
ten. Der Kontrast des objektphasenkorrelierten Streifenartefakts wird demnach bei dem
Objektphasenabstandk.;Az| ~ 237 maximal. Er konvergiertdfr |2k.gAz| — 0

gegen eine Konstante und verschwindet|2k.Az| — oo. Die absolute Amplitude

der Streifen scheint direkt proportional g ¢y zU sein.

Der Kontrast des objektphasenkorrelierten Streifenartefakts scheint bei der Simulation
im Vergleich zur Messung nicht nudher zu liegen, sondern mit zunehmender De-
justage auch atker anzusteigen. Beide Beobachtungdissen keinen Widerspruch
bilden, da sowohl die Phasenlageals auch die Oberfrequenzanteile @4 (wmoat)

bei Messung und Simulation nicibereinstimmen issen.

Bei Abwesenheit der Intengitsmodulation ergibt die Simulation ebenfalls objektpha-
senabhngige Streifen, die jedoch nur sehr gering ausagqsind (Abbildung 4.8).

4.2.5 Theorie basierend auf Experiment und Simulation

Der Schiuissel zum Verséindnis des objektphasenkorrelierten Streifenartefakts liegt in
dem Verhalten der Maxima der einzelnen Harmonischen. Wenngleich die Harmo-
nischen auch durch die Kombination aus der mit der Rasterbewegung verbundenen
Anderung der Reflexion aus dem Probenarm und der endlichen Zeitkonstante der De-
modulationselektronik beeinflu3t werdetirtaten, lassen sich alle simulierten Strei-
fenartefakte allein als Auswirkungen der Phasen- und Intgssitodulation erldren.
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Die zeitablangige Intensét /(¢) an der Stelle des Detektors ist durch die Gleichungen
(4.25) bis (4.31) gegeben. Die Phasen- und Intatsitodulation fliel3t dabei nur in
die Termel,(¢) und I’ (¢) ein. Die Summe der bei der Demodulation relevanten Terme
schreibt sich daher unter Einbeziehung von Gleichung (4.12) als

N NRr Nerc
Ir(t) + 2 ZR Iﬁs(t) = Kr ngd (wmodt) + 2 ZR Z K;g(Amod, t) Cmod (wmodt)
i=1 i=1 g=1
cos(2k3(AZ'(t) + Amod :in(wmodt))) : (4.36)
wobei die AbKirzungen
K, = I R, ¢ (4.37)

und

K9(Amoast) = Io G G VR VRI(E) hy(2i(t)) w?

(28K (AZ(1) + Awoa sin(wimoat)) )
exp( ( N~ >) (4.38)

verwendet wurden. Die Summe der Terdig (A,,.q4,t) ist gemaR Gleichung (2.34)
proportional zu dem Betrag des komplexen Kodnzgradsiir die durch Lichtquelle

und Gewebeprobe gegebene zeitliche &amz. Die in der rechten Seite von Glei-
chung (4.36) bei einer Oberfrequenzw,,.a/2m Ubertragene Leistung definiert den
Betrag der jeweiligen Harmonischéf),,. Wie nachfolgend eéutert wird, kbnnen sich

die Oberfrequenzanteile der einzelnen Summanden und Faktoren im Zusammenspiel
verstirken oder auch gegeneinander absutiven.

Der Modulationsterm in der Exponentialfunktion véii?( A,,.q4, t) verursacht das ver-
fahrensinfarente objektphasenkorrelierte Streifenartefakt, wie es bei Abwesenheit ex-
perimenteller Sirungen auftritt (Abbildung 4.8). Daher séirfdie folgende Betrach-
tungmoa(t) = 1 angenommen. Der Faktdf'?(0, t) beschreibt den zeitlichen Verlauf
der aus dem Probenarm zur Detektion gelangenden Leisturdjef¢-te Komponen-
te der spektralen Leistungsdichte und diee Grenzfiche. Er steigt undaflt daher
mit der Bildintensiét. Die Frequenzanteile, di€’?( A,,.q,t) zum Zeitpunktt, in die
zeitablangige Detektorintengit / (¢) einbringt, langen sowohl von dem Steigungsver-
halten vonK'%(0, ¢) in der Umgebung der Steltg als auch von der Modulationsampli-
tude A,,oq ab. Wenn diédnderung der Bildinformation und die Modulationsamplitude
klein genug sind, damit das Steigungsverhalten lineaélgert werden kann, resul-
tiert eine harmonische Intengismodulation der Frequeng,.q /27, deren Amplitude
proportional zu

o0 .
iq
Anmod 57 K!%(0,1) (4.39)

S

ist. Diese verfahrensiignente Intenséttsmodulation induziert ein Streifenartefakt mit
demselben Wirkungsmechanismus, wie er nachfolgémddfe justagebedingte In-
tensititsmodulation beschrieben werden wird. Aufgrund des Ausdrucks in Gleichung
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(4.39) sollte das verfahrensiatente objektphasenkorrelierte Streifenartefakt beson-
ders grol3 werdendnnen, wenn sich die Bildintenait mit der Objektphase schnell
andert oder die Modulationsamplitude grof3 ist. Dies deckt sich mit dem Ergebnis
der Simulation (Abbildung 4.8), in dem die Streifen péman der Flanke im Be-
reich =50 ym < xy < 70 um auftreten. Das verfahrensiatente objektphasenkor-
relierte Streifenartefakt bleibt auf Reflexionen nahe der Bildebene [@ddhin der
einfuhrenden Darstellung (Abschnitt 2.2.3) entfiel die Betrachtung des verfahrens-
inharenten objektphasenkorrelierten Streifenartefakts, weil beildleengang zu Glei-
chung (2.37) die von der Rasterbewegungaaigigen Faktoren voi'¢(0, t) als kon-

stant geahert wurden.

Das justagebedingte objektphasenkorrelierte Streifenartefakt wird durch die Funktion
Cmod (Wmoat) bedingt, die eine Intengitsmodulation im Referenzarm modellfeie
Funktion(meq(wmoat) ist periodisch und kann daher entsprechend

Cmod (Wmodl) = 1 + Z a; sin(l wmeat + gpé) (4.40)
=1

spektral zerlegt werden. Ebenso existiert mit Gleichung (A.32) eine spektrale Zerle-
gung der phasenmodulierten Interferenzstreiferi2kd(Az'(t) + Amod Sin(Wmodt)))

in BEssElfunktionen. Die Multiplikation dieser beidendwRIERreihenuberfihrt den
zweiten Term der rechten Seite von Gleichung (4.36) in eine Summe aus Produkten
der Formen

Ki9(Amod: t) Jo(2k Aod) cos ot (1) (4.41)
Kzg(Amoda t)
iq
X (2K Apoy) cos goirgod(t) c'os(m Wmoat) ~ m gerade | (4.42)
sin? 1 (t) sin(m wmoat) m ungerade
ay Sin(l wmodt + @é) Kﬁg(Amodu t) J0<2kgAmod> Cos (lpjflod(t> (443)
und
a; sin(l wpeat + <pé) K!Y(Amod, t)
iq
X T (2kEA o) cos gpirélod(t) c'os(m wmodt)  m gerade  (4.44)
sin.? () sin(m wmoat) m ungerade

Hierbei wurde @ir die Objektphase derten Grenzéhche und deg-ten Komponente
der spektralen Leistungsdichte in Analogie zu Gleichung (2.40) digifdoig

el a(t) = 2kEAZ (2) (4.45)

eingetihrt. Die Ausdiicke (4.42) bis (4.44) verdeutlichen, dal3 die Anteile der Ober-
frequenzenm w,,,q/27 an der rechten Seite von Gleichung (4.36) — und damit die

Die Intensifitsmodulation kann einerseits justagebedingt sein, aber auch durch nicht perfekte Ei-
genschaften der Komponenten induziert werden, beispielsweise durch Aberrationen des Kollimators
oder Fehler des Kristalls.
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Werte der Harmonischen — wesentlich von den Objektphaﬁgg(t) und den Phasen-
Iagengoé beeinflul3t werden. Die Komple#it dieser AbAngigkeiten wird anhand der
durch die Gleichungen (A.35) und (A.36) gegebene@uRIERtransformationen von
sin(n wt + ¢) sin(m wt) undsin(n wt + ¢) cos(m wt) deutlich, die jeweils vier Seiten-
bander aufweisen.

Der erste TermK, ¢ ,(wmoat) der rechten Seite von Gleichung (4.36) ist objekt-
phasenunatiingig und entélt Anteile bei den Oberfrequenzéw,,,q /27 mit der je-
weiligen Phasenlage vopé. Bei Abwesenheit einer Reflexion aus dem Probenarm
sind die Betage der Harmonischen ausschlief3lich durch Terme dieser Art gegeben.
Daher geben dann die Harmonischen das Frequenzspektrum der &isensdulation
wieder.

4.2.6 Erklarung des Simulationsergebnisses mittels der Theorie

Eine weitergehende, analytische Entwicklung der rechten Seite von Gleichung (4.36)
dient weder der weiteren Verdeutlichung, nochrevsie in der Praxis aufgrund der
ublicherweise unbekannten Phasenla@@rzielfi]hrend. Stattdessen werden nun die
Uberlegungen auf den zuvor simulierten Spezialfall angewendet. Bei diesem war die
Funktion (yod(wmoeat) durch Gleichung (4.34)iir ¢, = 0 gegeben und enthielt au-

Rer bei der Frequenz,,.q /27 keine weiteren Oberfrequenzanteile. Ferner besteht die
Probe aus nur einer Grerathe, so dal wegeN; = 1 nur die Terme mit = 1
verbleiben.

Das der Simulation zugrundeliegende Modell (4.34) der FunkdigR(wmoat) ISt aus
meRtechnischen @nder nicht kompatibel mit der allgemeineren Definition (4.40)
als FOURIERreihe. Wegen,,.qo < 1 unda; < 1 kdnnen jedoch beiden Definitionen
mittelsa; = (7,q0/2, ¢ = wcundag; = 0 V1 > 1in guter Naherung ineinander
transformiert werden. Nachfolgend wird weiterhin Definition (4.40) zugrundegelegt.

Der FaktorK'9( A4, t) wird angesichts des vergleichsweise geringen Einflusses des
verfahrensinfrenten objektphasenkorrelierten Streifenartefakt& 0, ¢) gerahert.
SchlieRlich soll nur erfdrt werden, wie es zu der abwechselnd#vertbhung und
Absenkung der Maxima der ersten Harmonischen kommt. Dahérgges, die Har-
monischen bei den Objektphasenwerten ydf, (t) zu analysieren, bei denen sie ihr
Maximum haben. Dies isiif die geradzahligen Harmonischen unter der Bedingung
@it 1(t) mod (27) = (L F )7 (Abbildung 2.7rechts oben) der Fall, und @ir die unge-
radzahligen Harmonischeiirfo'? (1) mod (27) = (1 F 5)m (Abbildung 2.7rechts

mod

®Das Modell (4.34) wurde geahlt, weil im Experiment nur die Intenéit¢? ,, gemaR Gleichung
(4.35) gemessen werden konnte.
"M+asinz)?~1+2asinr Y| <1
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unten). Dann vereinfachen sich die Ausaike (4.41) bis (4.44) jeweils zu

1 m gerade
1g q
1q q COS(m wmodt) m gerade
£ K0, 1) Tin (2K Amoa) { sin(m wpeqt) m ungerade ’ (4.47)
. 1 m gerade
1 1q q
Fay sin(wmoat + @) K2 (0,t) Jo(2k5 Amod) { 0 m ungerade (4.48)

und

+ay sin(wpeqt + gpé) K0,

X Jm(2k8Amod) { COS(m medt) m gerade

sin(m weqat) m ungerade ° (4.49)

Der Ausdruck (4.46) stellt béglich der Demodulation eine Konstante dar und flief3tin
keine Harmonische ein. Der Ausdruck (4.48) dagegagttobjektphasenunaéhgig

zur ersten Harmonischen beiatte diese keinen Untergrund, sdinde der Ausdruck
aufgrund seiner Proportionadit zu K 7(0, ¢) nur eine Skalierung der Harmonischen
bewirken, die mittels deg-Parameters leicht korrigiert werdetiknte. Er wird daher
vernachéssigt. Dau; < 1 angenommen werden kann, stellt der Ausdruck (4.47) den
weitaus gofiten Anteil an den Harmonischen. Er i@&gentiert das ideale Demodulati-
onsergebnis ge&a’ Gleichung (2.42) und bét fur die erste Harmonischk;

Fir K2(0,t) J1(2kg Amod) (4.50)
und fur die zweite Harmonisch#
+ 7 KM(0,1) Jo(2k8 Anod) - (4.51)

Ausdruck (4.49) dagegen ist ein objektphase@algiger Sérterm, dessen Einflul’ auf
die Harmonischen deutlich vcw% abhangt und wegen des enthaltenen Faktgrge-
ringer ist. Aufgrund der Gleichungen (A.35) und (A.38)ertagt er nur bei den Fre-
quenzent(m — 1) wmeat/(2m) Und£(m+ 1) wieat/(27) Leistung. Demnach flief3t in
die Harmonisché&{; nur der Ausdruck mitn = 2 ein, dessen &URIERtransformierte
an der Stellev,,,q durch

+ ig a1 K19(0,) Jo(2k8 Amoa) exp(—ig}) (4.52)

gegeben ist. Entsprechend siriat flie Harmonisché{, nur die Ausdiicke mitm &
{1, 3} relevant, @ir deren Summe diedURIERtransformierte an der Stelfev,,q

(s . .
T3 a1, 7(0,1) (J1(2k Amoa) exp(iog) — J3(2k§ Amoa) exp(—ipC))  (4.53)

betiagt. Der erste Term der rechten Seite von Gleichung (4.36) kariahgerwerden
als K, 2 q(Wmoat) & 1+ 2ay sin(wmeat + ¢). Daher ist sein Beitrag bei der Demodu-

lation auf den AusdrucR K, a; sin(wmeqt + ) beschénkt. Mit Gleichung (A.39) ist
hiervon die ©OURIERtransformierte an der Stelle,.q gegeben durch

— 2im a1 K, exp(iapé) . (4.54)
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An der Stellw,,,q verschwindet die BuRIERtransformierte, so dal der Term keinen
Beitrag zur zweiten Harmonischét, leistet, wie es aufgrund der spektralen Zusam-
mensetzung der Intengtsmodulation;,oq (wmoeat) ZU erwarten ist.

Die Harmonischen werden ldbereinstimmung mit der Definition (2.42) und der Be-
rechnungsvorschrift bei der Simulation (Abschnitt 4.1.1) als Betrag deRffERtrans-
formierten an der Stelle der jeweiligen Oberfrequenz berechnet. Damit ergibt sich nach
Zusammenfassen der Gleichungen (4.54), (4.50) und (4.52) die erste Harmonische an
denen durch die Bedingung?_,(t) mod (27) = (1 F 5)m gegebenen Stellen der
Maxima als

Hy ~ 27 a1 K exp(ip;)

Nsrc

+ Z K(0,t) (J1 2kd Aod) — — J2(2k0Am0d)eXp( icpé)) . (4.55)

und durch Zusammenfassen der Gleichungen (4.50) und (4.5apbedte zweite Har-
monische an denen durch die Bedingus{fy ,(t) mod (27) = (3 F 1)m gegebenen

Stellen der Maxima

Nbr(,

HE ~ ZWZKlth ‘JQZkAmod)

- 51 (J1(2k5 Ammod) exp(iwé) = J3(2k§ Amoa) eXP(—ﬂPé)) : (4.56)
Die Differenzen|H; — H; | und |[Hy — H, | sind ein MaR dafr, wie stark der ob-
jektphasenalimgige Strterm auf zwei benachbarte Maxima der jeweiligen Harmo-
nischen wirkt. Bei der ersten Harmonischen bewirkt der objektphasanglge Sbr-

term bei zwei benachbarten Maxima jeweils eiffeertbhung und eine Absenkung des
Betrags des Maximums. Dagegen wirkt der objektphaseémmaibe Sbrterm bei der
zweiten Harmonischen stets in dieselbe Richtung, wakzu= H, fuhrt. Letzteres
liegt daran, dal3 die Intenaitsmodulation keine Oberfrequenzanteile bei der Frequenz
2wmoa/ (27) aufweist. Folglich beobachtet maiereinstimmend mit der Simulation
(Abbildung 4.5) nur in der ersten Harmonischen abwechselioeribhungen und
Absenkungen der Maxima.

Der EinfluR des objektphasendirtyigen Sirterms auf die Differenzeft{; — H; |
und|H4 — H, | hangt deutlich von der Phasenlaggzwischen Intensiits- und Pha-
senmodulation ab. Er wird maximal, wenn in den Gleichungen (4.55) und (4.56) alle
Terme reellwertig sind, also wenn mit mod (27) € {0,7} die Intensiatsmodu-

lation gleich- oder gegenphasig zur Phasenmodulatiorawkr|IFir @} mod (27) €
{17,371} dagegen verschwindet die Differeftz{ — H; | sogar, und damit prinzipiell

auch das justagebedingete, objektphasenkorrelierte Streifenartefakt. Daher ist es kein
Widerspruch, daf3 bei der Simulation das objektphasemmaipe Streifenartefakt sehr

viel starker auftrat (Abbildung 4.5) als im Experiment (Abbildung 4.4), bei dem die
Phasenlage zwischen Interd@g#- und Phasenmodulation undefiniert war.
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Fur die verwendete Lichtquelle kann eine reamussormige spektrale Leistungs-
dichte angenommen werden, ohne digltigkeit der folgenden Argumentation ein-
zuschanken. Sei alsdV,. = 1. Ferner war bei der Simulatiqn% = 0, womit sich die
Gleichungen (4.55) und (4.56) zu

HE ~ 2r

a K, + K110, 1) (Jl(%})Amod) _ % J2(2k:éAmod)>‘ (4.57)

Hy ~ 27 K01 ‘ Jo(2kg Amod) — % (J1(2k Annod) — J3(2kg Amod)) ' (4.58)

vereinfachen. \lhrend Gleichung (4.58) nur wiederholt, dal’ die Maxima der zweiten
Harmonischen multiplikativ abgesenkt werden, reflektiert Gleichung (4.57) die Kom-
plexitat des simulierten Verlaufs der ersten Harmonischen (Abbildungen 4.6 und 4.7).
FUr |z] — oo dominiert der TernRa, K, als konstanter Untergrund. Der maxima-

le Kontrast des justagebedingten objektphasenkorrelierten Streifenartefakts wird unter
der Bedingung

a1 K, = K1H0,t) (J1(2k) Amod) — a1 J2(2ky Amod) /2) (4.59)

erreicht, die an der Stelle, ~ —145 pum erfullt ist. Schliel3lich dominiert in der &he
der Bildebene der Ternk'4(0,¢) J;(2k{ Amoa), und der Kontrast des objektphasen-
korrelierten Streifenartefakts ist dort proportional2zy ..

4.2.7 Anschauliche Begindung des Verhaltens der Maxima

Die abwechselndebberibhungen und Absenkungen der Maxima der ersten Harmo-
nischenauflern sich mathematisch durch das wechselnde Vorzeichen in Gleichung
(4.57). Ihr Zustandekommen kann aber auch anschaulichiibeégr werden, wenn
man die phasenmodulierte, zeitdinlgige Detektorintensit fur die beiden relevan-

ten Objektphasenlager’_,(t) mod (27) = (1 F $)m als untergrundbehaftete Sinus-
funktionen der Forn®(1 F bsin(wmoqt)) Vereinfacht. Multipliziert man diese beiden
Funktionen jeweils mit der Intengitsmodulation,;,oq (wmoeat) fur gpé = 0, so resul-

tiert bei C(1 — bsin(wmoat))(1 + a; sin(wmeat)) €ine Abschviachung und be’'(1 —
bsin(wmoat))(1 + a1 sin(wmeqt)) €ine Vershrkung der bei der Frequenz,.q/(2)
Ubertragenen Leistung.

4.2.8 Ergebnis

Zusammenfassend wird das objektphasenkorrelierte Streifenartefakt durch zwei Me-
chanismen hervorgerufenamlich einerseits durch die mit der Phasenmodulation ein-
hergehende Verschiebung der Position auf der @Hiahden des Interferenzstreifen-
musters, und andererseits durch eine Modulation der Inérisit Referenzarm, die

8Liegt der Arbeitspunkt auf dem Interferenzstreifenmustetplﬁﬁ%id(t) mod (27) = 3, so verbuft

die Detektorintensitt gegenphasig zur Phasenmodulation (Abbildung&fits unten). Entsprechend
sind fur ¢4, (t) mod (27) = 27 Phasenmodulation und Detektorintesin Phase.

mod
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durch den die Phasenmodulation bewirkenden Prozel3 hervorgerufen wird. Entspre-
chend dieser beiden Mechanismen wurden die Begriffe des verfahraresitdén und
des justagebedingten objektphasenkorrelierten Streifenartefaktsigingef

In beiden Rllen bedingt die Phasenmodulation faktisch auch eine Inéssibdula-
tion. Dabei bestimmen die Béige und Phasenlagen der Oberfrequenzanteile dieser
induzierten Intenséttsmodulation, wie stark die einzelnen Harmonischen beeinfluf3t
und insbesondere deren benachbarte Maxibextoht oder abgesenkt werden.

Das verfahrensirdrente objektphasenkorrelierte Streifenartefakt ist bei dem aktuell in
der optischen Koarenzmikroskopie angewendeten Modulationsverfahren (Abschnitt
2.2.3) nicht zu vermeiden. Es ist aufgrund von Gleichung (4.39) unistest je
groRRer die Modulationsamplitude ist und jédter sich die Bildintensitt zeitlich mit

der Rasterpositiorandert. Indirekt Bngt es daher mit der die Halbwertsbreite der
Einhillenden des Interferenzstreifenmusters zusammen, weshalb seine Bed@utung f
axial hochaufbsende Systeme zunimmit.

Das justagebedingte objektphasenkorrelierte Streifenartefiksich reduzieren, in-

dem man die durch die Phasenmodulation im Referenzarm induzierte latemsitiu-

lation minimiert. Sein Kontrast wird unter der Bedingung (4.59) maximal, welche stets
an einer unabgeglichenen Objektphasenpositidillevfird. Daher kann ein defokus-
siertes, stark reflektierendes Objekt zu deutlichen Streifen (Abbildung JiRg3r.
Charakteristisch ist ferner ein objektundllgiger Untergrund im Bild des optischen
Koharenzmikroskops, welcher als bedeutsamster Faktor zur Reduzierung der Dynamik
der optischen Koarenzmikroskopie gegéber der optischen Ka@menztomographie
angesehen werden muf3.

Bei der {ir den Laboraufbau (Kapitel 3) durchgéften Simulation dominierte das
justagebedingte das verfahrensirdnte objektphasenkorrelierte Streifenfartefakt.

Sowohl das verfahrensiahente als auch das justagebedingte objektphasangige
Streifenartefakt nimmt mit der &tke des ReflexionsveligensR, des Referenzarm-
spiegels zu, d&, in jeden der Faktore®, und K'?( A4, t) einflief3t.

4.3 Weitere Anwendungsndglichkeiten der Simulation

Das verfahrensirdrente objektphasenkorrelierte Streifenartefakt war im Gegensatz zu
dem justagebedingten objektphasenkorrelierten Streifenartefakt im untersuchten La-
boraufbau vernachksigbar. Bei Systemen mibherer axialer Auisung dagegen wird

die in Gleichung (4.39) gegebene Ableitung der Eilldnden des Interferenzstreifen-
musters nach der Objektphas@@ere Werte annehmen. Bei einer hohen numerischen
Apertur oder einer sehr breitbandigen Lichtquebaite daher das verfahrensaman-

te objektphasenkorrelierte Streifenartefakt @stihgsbegrenzend wirken. Diesinde

fur die Bandbreite der Lichtquelle oder die numerische Apertur des Objektivs Grenz-
werte implizieren, derebberschreitung bei dem aktuellen Modulationsverfahren (Ab-
schnitt 2.2.3) nicht sinnvoll ist. Diese Grenzetinken mit der Simulation bestimmt
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werden, wozu sich das bereits verwendete Modell einer ebenen Giehrezfinbietet.

Ferner vilrde sich die Simulation dazu eignen, die axiale ésiflarkeit schwacher
Reflexe in der lhe eines starken Reflexes zu untersuchen.

Es wurde vermutet (Abschnitt 3.3), dal? die abgleichaagigen Speckles durch Mit-
telung mehrerer Bilder reduziert werdearnten, wenn diese Bilder bei verschiede-
nen, um die abgeglichene Referenzarmposition variierende Refereangenlaufge-
nommen worden @ren. Diese Hypothes@®knte anhand eines Modells aus zwei oder
mehreren Grenzschichten mit Hilfe der Simulation effiziebérpift werden. Auch
konnte gekhrt werden, @ir welche Formen der spektralen Leistungsdichte eine solche
Art der Specklereduktion besonders wirksasdreu

4.4 Diskussion

Die entwickelte mathematische Beschreibung der Simulation (Abschnitt 4.1, insbe-
sondere Gleichungen (4.25) bis (4.31)) ist eine Grundlagedés Versindnis der
optischen Kolrenzmikroskopie axial ausgedehnter Proben und geht damit deutlich
uber die eingangs stehende Beschreibung (Abschnitt 2.2) hinaushBioher Ansatz
existiert bereits iir die optische Koérenztomographie (Schmitt und Kitel 1997),
jedoch ist das bei diesem entwickelte Formelwerk nicht unmittelbar auf diar€ob-
mikroskopie mit ihrem aktuell verwendeten Modulationsverfahiieertragbar. In-
sofern steht nun erstmals eine realistische Simulation eines optisch&mekami-
kroskops zur Vekigung. Bei dieser sind die Verteilungen des Reflexionsigens

der Probe und die spektrale Leistungsdichte der Lichtquelle beliebig modellierbar.
Einschankend wird auf eine dreidimensionale konfokale Punktbildfunktion und auf
Polarisations- und Dispersionseffekte verzichtet, wodurch allerdings die Rechenzei-
ten ertaglich bleiben. Durch Implementierung einer axialen Rasterrichtung und An-
passung der Demodulationsfrequerargvdie Simulation ohne bedeutenden Aufwand
auch fir Systeme der optischen Kaétenztomographie einsetzbar.

Die Simulation wurde erfolgreich eingesetzt, um die Ursachen des objektphasenkorre-
lierten Streifenartefakts zu bestimmen (Abschnitt 4.2). Ausgangspunkt war dabei ein
Experiment, dessen Ergebnis mit Hilfe der Simulation nachgebildet wurde. Die Inter-
pretation des Simulationsergebnisses erforderte schlief3lich extendinbgri®f auf

die der Simulation zugrundeliegende Gleichungen. Die Simulation des konkreten Bei-
spiels diente demnach als Ausgangspunkt zur Entwicklung deit2@®iner Theorie

des objektphasenkorrelierten Streifenartefakts. Digteldas experimentelle Ergebnis
allein nicht leisten knnen, weil in diesem wesentliche Details des qualitativen Verhal-
tens der Harmonischen nicht sichtbar waren, was anschlie3end mittels der entwickelten
Theorie auch erldrt werden konnte.

Selbst bei der sirksten angenommenen Amplitude der Interisinodulation wich in
der Bildebene die Bildintengit /ocn weder im Experiment noch in der Simulati-
on wesentlich von dem Wert ab, der bei Abwesenheit des objektphasenkorrelierten
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Streifenartefakts erreicht worderave. Tragen daher prin in der Bildebene liegen-

de Reflexionen zur Bildintengit bei und ist das Objekt nichtathenhaft, so kann

bei optimierter Justage der Einflul3 des objektphasenkorrelierten Streifenartefakts ver-
nachhssigt werden. Dies ist insbesondere innerhalb eines homogenen Zellverbandes
der Fall. Mitunter kann das objektphasenkorrelierte Streifenartefakt als leichter Pha-
senkontrast den subjektiven Bildeindruck sogar aufwerten, wagpfimflachenhafte
Objekte gilt. Kritisch sind allein starke Reflexionen, die nicht in, aber in ddré\der
Bildebene liegen. Diese sprechen aufgrund des justagebedingten objektphasenkorre-
lierten Streifenartefakts in die Bildintenaitiiber, besonders dann, wenn ihr Abstand
von der Bildebene der Bedingung (4.589) einen maximalen Kontrast des justage-
bedingen objektphasenkorrelierten StreifenartefaktsigerBesonders aalflig sind

hiefur Bildebenen nahe der potentiell stark reflektierenden Gewebeidiesfl Dies
bekraftigt die Forderung nach einer Wasserschicht als Immersionsmedium zwischen
Objektiv und Gewebeobeéithe (Abschnitt 3.3). Im Gegensatz zum justagebeding-
ten objektphasenkorrelierten Streifenartefakt zeigt das verfahrémsime objektpha-
senkorrelierte Streifenartefakt kelfbersprechen, weshalb es als giitig bezeichnet
werden kann, solange die axiale Awgling nicht zu hoch wird (Abschnitt 4.3).

Das justagebedingte objektphasenkorrelierte Streifenartefiakt in den einzelnen
Harmonischen zu einer Ebhung des Untergrundes entsprechend des jeweiligen Ober-
frequenzanteils in der Intengtsmodulation,,,q(wmeat). In jeder Harmonischen ist

der Untergrund proportional zu der Leistung des aus dem Referenzarm kommenden
Lichts, da in die Gol3e K, der FaktorR, einflie3t. Dagegen profitiert die zu messende
GroR3e, ramlich die Amplitude der Einlllenden des Interferenzstreifenmusters, von
den Lichtiickflissen aus Proben- und Referenzarm, da di®&K“ sowohl zuy/R,

als auch zu den jeweilige{}/ﬁg proportional ist. Verringert man daher die Reflexi-

on aus dem Referenzarm, so @nh sich die Dynamik, &hrend sich das Signal-zu-
Rausch-Verhltnis verschlechtert. Solange das Signal-zu-Rauschalterb wie bei

dem verwendeten Laboraufbau (Kapitel 3) ausreichend grol} ist, sollte daher die aus
dem Referenzarm kommende Leistung reduziert werden.

Bei dem aktuell @ir die optische Ko&renzmikroskopie verwendeten Modulationsver-
fahren (Abschnitt 2.2.3) werden zur Berechnung der Bildintah&iic,; genal3 Glei-

chung (2.44) jeweils zwei Harmonische der aufeinanderfolgenden Ordnumngeal

m + 1 herangezogen. Urgpnglich wurden hierzu ohneahere Angabe von @nden

die zweite und die dritte Harmonische verwendet (Izatt u. a. 199%h)rend hier stets

die erste und die zweite Harmonische zur Anwendung kamen, weil in diesen die meiste
Leistungubertragen wird (Abschnitt 2.2.3) und daher das beste Signal-zu-Rausch-Ver-
haltnis zu erwarten ist. Ferner wurde ligich eines Aufbaus (Hoeling u. a. 2000), der

die Phase im Referenzarm ebenfalls mittels eines piezoelektrisch betriebenen Spiegels
moduliert, bemerkt, dal3 die Verwendung der zweiten und dritten Harmonischen ge-
geriiber der ersten und zweiten die Bildqualiverbessert habe (Hoeling 2003). Diese
Aussage kann vor dem Hintergrund der Ergebnisse der Simulation aber nur dann als
uneingesclankt richtig angesehen werden, wenn die Dejustage so stark ist, dal3 die
resultierende Intengitsmodulation im Referenzarm bei der ersten Harmonischen zu
einem deutlich strkeren Untergrund als bei débrigen Harmonischeriithrt. Denn es
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wurde bei dem Laboraufbau (Kapitel 3) beobachtet, daf3 bei optimierter Justage bereits
geringe Justagaderungen deutliche Verschiebungen in den relativenaBetr und
Phasenlagen der Oberfrequenzanteile der Intssiodulation hervorufen. Insbeson-
dere kbnnen durchaus Vielfache der Modulationsfrequenz in der Intgasibdulati-
onsfunktion(,.q(wmeat) dominieren. Folglich entscheidet bei guter Justage der Fre-
guenzgehalt der Intenaismodulatioriiber die zu verwendenden Harmonischen. Sind
umgekehrt die Harmonischen bereits gélt, so legen diese fest, welche Oberfre-
guenzanteile der Intenatsmodulation durch leichte Variation der Justage minimiert
werden sollten. Es gibt somit bei optimierter Justage keidgeRenz @ir ein Paar von
Harmonischen aul3er der, dal’ die Verwendung der ersten und zweiten Harmonischen
im Mittel statistisch das beste Signal-zu-Rausch-&#rtis verspricht. Insofern recht-
fertigte die Analyse des justagebedingten objektphasenkorrelierten Streifenartefakts
nachtaglich die Wahl der ersten und zweiten Harmonischen zur Berechnung der Bild-
intensiat.

Solange der instrumentelle Aufwand zur Spektralanalyse nicht dagegen spratite k

die Bildintensitt auch aus mehreren, geeignet gewichteten Paaren von Harmonischen
berechnet werden. Unter welchen Bedingungen dadurch Rauschen und der Einflu3
des objektphasenkorrelierten Streifenartefakts verringert werdenté&n, nii3te ex-
perimentell oder mittels der Simulation bestimmt werden.

Mit der Klarung der Ursachen des objektphasenkorrelierten Streifenartefakts hat sich
der Wert der entwickelten Simulation bei weitem nicht etgafh Vielmehr wurden
kinftige Untersuchungsfelder aufgezeigt (Abschnitt 4.3), aus denen als wichtigstes
Ergebnis konkrete MalRnahmen zur Verbesserung der Bildgudlitrch Specklere-
duktion zu erwarten sind.






Kapitel 5

Konzeption eines endoluminalen
optischen Koharenzmikroskops

In den beiden vorangehenden Kapiteln 3 und 4 wurde die optischar&ommikro-

skopie im Hinblick auf ihren raglichen klinischen Nutzen anhand eines Laboraufbaus
und einer rechnerbasierten Simulation untersucht. Zu jedem der Kapitel wurden die
einzelnen Ergebnisse bereits im Rahmen der Abschnitte 3.3 und 4.4 diskutiert. Nun
werden zuAchst die Konsequenzen zusammengefaldt, die sich aus diesen Ergebnissen
fur den Bau eines endoluminal einsetzbaren optischerdteoizmikroskops ergeben.
Anschlie3end wird der aktuelle Stand der Umsetzung eines solchen Systems skizziert,
welches in Weitekihrung der experimentellen Arbeiten zur Zeit aufgebaut wird.

5.1 Konsequenzenir k Uinftige endoluminale Systeme

Um den Laboraufbau (Kapitel 3) in ein klinisch einsetzbares, endoluminales optisches
Koharenzmikroskop ziiberiihren, sind folgende Weiterentwicklungen obligatorisch:

e Verwendung von Wasserimmersion in Verbindung mit einem hinreichend grof3en
Abstand zwischen der Probenobécthe und der der Probe zugewandten Grenz-
flache der Abbildungsoptik. Der Mindestabstand wird durch dienpfung der
Nebenmaxima der abgleichsaiygigen axialen Punktbildfunktion bestimmt.

e Piezoelektrische Feineinstellung der Referenzangé, die sowohl rechnerge-
steuert als auch manuell, beispielsweiber ein Potentiometer, erfolgen kann.

e Konfokale Sonde mit intrakorporaler Rastereinheit, bei der die axiale Lage der
Bildebene relativ zur Gewebeprobeépise kontrolliert werden kann. Der Raster-
vorgang darf keinen optischen Wagbenunterschied induzieren. Ihr effektiver
Durchmesser solltalf einen Einsatz in der flexiblen Endoskogiegmm nicht
Uberschreiten, bei bestimmten Anwendungen in der starren Endoskame w
abhangig von der Sondengeometsi@mm tolerabel.
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e Bildaufnahmedauer in der G8enordnung von wenigen Sekunden.

¢ Integration amtlicher Komponenten mit Ausnahme der Sonde in einenaGsh
unter Beachtung der Anforderungen an die Schwingungsisolierung.

¢ Einsatz eines polarisationserhaltenden Lichtwellenleiters im Probenarm, sobald
der Monomodenlichtwellenleiter das Galse verlassen hat und damit mechani-
schen und thermischen \drderungen ausgesetzt ist.

¢ Digitale Bildverarbeitung zur Reduktion von Volumendaten, insbesondere ein
intelligenter Algorithmus zur Ermittlung und Visualisierung von Zellmembra-
nen.

Optionale Malinahmenaven:

e \erwendung eines Objektiv®dherer numerischer Apertur, einer Lichtquelle ge-
ringerer Kotérenzénge (Povazay u.a. 2002) oder d#sergang zu einer Wel-
lenlange un800 nm (Superlumineszenzdioden von Superlum, Ruf3land) zur Ver-
besserung der Awdksung. Diese Malinahmeiiknen jeweils einzeln oder kom-
biniert eingesetzt werden.

e Dispersionskontrolle im Referenzarm, falls eine Lichtquelle mit deutlioizé:-
rer Koharenzéinge als die des Laboraufbaus eingesetzt werden sollte.

e Variables Campfungsglied im Referenzarm in Verbindung mit einer anpaf3baren
Vorverstarkung des Detektors zur Verringerung des Rauschens (Sorin und Baney
1992) und des justagebedingten objektphasenkorrelierten Streifenartefakts sowie
zur Optimierung des Signal-zu-Untergrund-\éithisses.

5.2 Aktuelle Weiterfiihrung der Entwicklung

Es wurde gezeigt, dal? mit einem optischen &amzmikroskop Zellmembranen in

stark streuendem Gewebe selbst ohne Auswertung von Volumenaiaemdargestellt
werden lbnnen und die Nglichkeit zur automatisierten Epithelunterscheidung be-
steht. Angesichts des erkennbaren Verbesserungspotentials wurde daher im Anschluf3
an die in den Kapiteln 3 und 4 dargestellten Arbeiten die Umsetzung der als obligato-
risch eingestuften Entwicklungsschritte (Abschnitt 5.1) angegangen, um diese erfolg-
versprechende Technologie an die klinische Erprobung heriamzuf.

5.2.1 Konfokale Sondeiir den endoluminalen Einsatz

Ein Prototyp einer Sonde, deren Eigenschaften die erforderlichen Bandbreiten anderer
Komponenten bestimmen, wurde bereits realisiert (George u.a. 2003). Sein effekti-
ver Durchmesser beitgt25 mm, und optional kann die Probe durch Ansaugen fixiert
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und axial positioniert werden. Die Sonde diittals Rastereinheit einen elektrostatisch
betriebenen, in Silizium gegzten Mikroscanner (Fraunhofer Institiit fSiliziumtech-
nologie, Itzehoe) mit einem kardanisch gelagerten Spiegel. Damit wird kein optischer
Weglangenunterschied eirigirt und eine Bildrate vom,5 Hz erreicht. Da sich der
Spiegel zwischen Lichtwellenleiterende und einer Einheit aus Kollimator und Objek-
tiv befindet, bleiben die bildfeldakimgigen Aberrationeaul3erst gering.

Die kardanische Lagerung erfolgber zwei Achsen, die orthogonal zueinander ste-
hen. Die den Spiegel unmittelbar haltende Achse wird dabei resonant betrieben. lhre
Resonanzfrequenz kann je nach Entwurf zwischen etWalz und 1000 Hz liegen.

Damit ist eine Pixelrate von bis ZuMHz sinnvoll. Die Bandbreiten derbrigen Kom-
ponenten des Systemgissen an diese Pixelrate angepaldt werden.

Aktuell wird zusammen mit einem mitte#stdischen Hersteller von Endoskopsyste-
men am Aufbau einer Sondarfdie optische Korenzmikroskopie gearbeitet, welche

ein konventionelles starres Endoskop mit einer verbesserten Version des Prototypen
kombiniert. In dieser soll ein kleinerer Mikroscannertyp zum Einsatz kommen, bei
welchem die zu BildfeldverzerrungeiiHfrende gegenseitige Beeinflussung der Ach-
sen (George u. a. 2003) reduziert ist. Zudem soll eine Positioksreldung integriert
werden, um beide Achsen resonant betreiben@nkn. Der effektive Durchmesser
sollte sich etwa halbieren.

5.2.2 Elektrooptische Phasenmodulation im Referenzarm

Um angesichts einer Pixelrate vdaiMHz bei der Demodulation einen ausreichen-
den Rauschabstand zu erhalten, wurde eine Modulationfrequenz,ygr- 10 MHz
gewahlt. Eine Phasenmodulation dieser Frequenz kann nicht mehr mechanisch erzeugt
werden, weshalb ein elektrooptischer Phasenmodulator (Abschnitte B.2.1 und B.2.2)
eingesetzt werden wird.

Der Kristall, der zur Phasenmodulation herangezogen werden soll, i8d eim lan-

ger Quader aus Lithiumniobat mit zwei quadratischen S&atién vorb mm x 5 mm.

Eine Stirnflche ist zum Lichtein- und austritt antireflexbeschichtet, die andere Stirn-
flache ist hochreflektierend beschichtet. Auf jeder der zwei sich gégeiregenden
Seitenfaichen, die senktrecht zur optischen Achse des Kristhtlgen, wurde eine
Elektrode aufgebracht, um durch Anlegen einer Spannung den Brechungsindex ent-
lang der optischen Achse des Kristalls zuaredern.

Um eine reine Phasenmodulation ohne Intétsihodulation zu erhalten, muf3 deshalb
das in den Kiristall eintretende Licht linear in Richtung der optischen Achse des Kiri-
stalls polarisiert sein. Um dies zu erreichen, muf im Referenzarm zwischen Kollimator
und Kiristall ein Polarisator eingebracht werden. Das aus dem Kollimator austretende
Licht wird so linear polarisiert, tritt durch die antireflexbeschichtete S#afi¢ in den
Kristall ein, durch&uft ihn und wird dabei phasenvégert, wird an der gegéiberlie-

1Gemeint ist die kristallographische optische Achse, nicht die optische Achse des Systems aus Kol-
limator, Polarisator und Kristall.
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genden Stirnfiche reflektiert und auf seinemiBkweg durch den Kristall nochmals
phasenveragert.

Um die fur die optische Koirenzmikroskopie erforderliche Phasenmodulation zu er-
reichen, muf an die Elektroden eine Wechselspannung der Amplitiidé und der
Frequenzl0 MHz angelegt werden (Abschnitt B.2.3). Dies stellt bei einem quasi-
statischen Betrieb eine hohe Leistungsanforderung an den Treiber. Daher wurde ein
Schwingkreis @ir den resonanten Betrieb des Kristalls entworfen (Abschnitt B.2.4),
durch den ein Funktionsgenerator als Treiber ausreichen sollte.

Die Reflexion des Lichts an der einen Stiadhe des Kristalls vereinfacht die Justa-
ge von Kristall, Polarisator und Kollimator (Abschnitt B.2.5) erheblich. Diedata
Modulationsfrequenz bleibt niedrig genug, um Hisie der Laufzeit des Lichts durch
den Kristall ebenso vernad@ssigen zu &nnen wie das Ausbilden von Seitémalern
im Frequenzspektrum des Lichts (Abschnitt B.2.6).

Fur eine Lichtquelle mit ausge@gtem Polarisationsgradiussen bei Verwendung ei-

nes elektrooptischen Phasenmodulators die Lichtwellenleiter von Proben- und Refe-
renzarm mit einem Polarisationseinsteller versehen werden. Der Polarisationseinstel-
ler im Referenzarm palf3t die Polarisationsrichtung der Orientierung des Polarisators
vor dem Kristall an, und der Polarisationseinsteller im Probenarm dient der Anglei-
chung der Polarisationszéastde des Lichts aus den beiden Armen. In einer solchen
Konfiguration lonnte das Drehen der Polarisationsrichtung durch den Polarisations-
einsteller im Referenzarm zusammen mit einer Analysatorwirkung des Polarisator als
variables aimpfungsgliediir die Referenzarminterét(Abschnitt 5.1) dienen.

Bei einer unpolarisierten Lichtquelle kann auf einen der Polarisationseinsteller ver-
zichtet werden. Dann bewirkt der Polarisator esn&83-Dampfung der Referenzarm-
intensitt. Diese Argumentation&@ve auch angesichts des geringen Polarisationsgrads
der Lichtquelle des hier diskutierten Systems (Abschnitt B.1.3) anwendbar.

5.2.3 Detektion, Demodulation und Datenakquisition

Auch die Komponentenif die Detektion des Interferenzsignals, die Demodulation
und die Datenakquisition iissen an die eidinte Modulationsfrequenz,.q = 10 MHz
angepaldt werden.

Der Detektor (Femto Mel3technik, kundenspezifisch)igtrfiber eine Bandbreite von

90 MHz und wandelt eine Eingangslichtleistung BistW mit einerUbersetzung von

250 V/W in eine Ausgangsspannung. Damit kann er sowohl zur Messung der Licht-
guellenleistung herangezogen werden als auch in Kombination mit dem nachgeschal-
teten Vorverddrker die bei der Abbildung von Gewebe erwarteten Lichtleistungen bis
etwal mW konvertieren.

Der Vorversérker (Femto MefRtechnik, DHVPA-200) hat eine variable \&iging
zwischenl0 dB und60 dB, die auchiber eine Schnittstelle ferngesteuert werden kann.
Er verfugt iiber einen mit seinem Eingang parallelschaltbaren Kondensator zur Diffe-
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rentiation des Eingangssignals. Der Kondensator sollte vorzugsweise verwendet wer-
den, da die Differentiation den Frequenzgehalt des Signals nichhdert und der
Signaluntergrund entfernt wird.

Die Demodulation zur Gewinnung der ersten und zweiten Harmonischen eibagt

ein zweikanaliges Modul (Universit Tubingen, Institutfir Angewandte Physik, um-
gesetzt von Herrn Dipl.-Ing. Werner Strohmaier). Jeder Kanal besteht aus einem Band-
palifilter, dem ein Gleichrichter und ein Tiefpal3 zuaf®Ing nachgeschaltet ist. In
einem Kanal betigt die Mittenfrequenz des Bandpal3filters,q, im anderen Kanal
2Vmod, SO dald jeweils die erste oder die zweite Harmonische demoduliert werden. Die
Halbwertsbreite der Bandpalifilter gt 1 MHz, was zu einem Gtefaktor() (Ab-
schnitt B.2.4) vori 0 und20 fuihrt. Damit liegt die Zeitkonstante als Quotient aug&s

faktor und Mittenfrequenz béius. Dies korrespondiert mit der Eckfrequenz des Tief-
paf3filters, die entsprechend déchsten erwarteten Pixelrate des optischendfehz-
mikroskops beil MHz liegt.

Die Digitalisierung der Ausgangssignale des Demodulatormoduls mit einer Abtastrate
von 1 MHz kannuber eine kommerziell edtliche Datenakquisitionskarte (National
Instruments, PCI-6011) erfolgen.

5.3 Diskussion

Ausgehend von den Ergebnissen und Erkenntnissen aus Laborexperiment (Kapitel 3)
und Simulation (Kapitel 4) wurden obligatorische und optionale Modifikationen des
Laborexperiments erarbeitet, um die vorhandene Technologie in ein im klinischen Rah-
men endoluminal einsetzbares optischesdehzmikroskop ziiberfihren.

Hierbei stellen drei Bausteine eine besondere Herausforderungaaalich die kon-

fokale Sonde, die elektrooptische Phasenmodulation im Referenzarm und die Demo-
dulation des detektierten Interferenzsignals. Bei der konfokalen Sonde ist es aufgrund
der dynamischen Eigenschaften der Mikroscannerachsen schwierig, die aufgenomme-
nen Bildpunkte einem kartesischen Raster zuzuordrizie Bereitstellung der Steuer-
spannungiir den elektrooptischen Phasenmodulator und die Abstimmung der Demo-
dulationselektronik sind aufgrund der involvierten hohen Frequenzen technisch sehr
anspruchsvoll.

Der aktuelle Fortgang der Arbeiten spricht jedoghdie Traghihigkeit der vorgeschla-
genen Konzeption. Ein Beweis ist der bereits daraus hervorgegangene Prototyp einer
Sonde, der nicht unwesentlich dazu beitrug, einen Industriepaitndeh Einstieg in

die Weiterentwicklung zu gewinneniiFdie Ansteuerung des elektrooptischen Kri-

2Prinzipiell kdnnte die aus den dynamischen Eigenschaften resultierende Bildfeldverzerrung rech-
nerisch entfernt werden, wenn zuvor eine Eichmessung mittels einer geeigneten Testprobeithitchgef
wurde. Allerdings ist das dynamische Verhalten nicht zeitstabil, da sich beispielsweise die Resonanzfre-
guenzen im Laufe von Tagen leicht verschiebénrien (George u. a. 2003). Insoferéane eine solche
Eichung vor jeder endoskopischen Untersuchung erforderlich und damit nicht praktikabel.
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stalls liegt ein konkreter, berechneter Schaltplan (Abbildung B.8) vor, um die erforder-
liche hochfrequente Wechselspannung mit einem Funktionsgenerator als Spannungs-
guelle bereitstellen zudnnen. Hier ist noch offen, ob diese kostenspareniasihg,

die zum Betrieb nicht notwendig aber im Bezug auf eingtepe Markteinfihrung von
Bedeutung ist, erfolgreich umgesetzt werden kann. Erste Versuche mit der Schaltung
stiitzen allerdings die gemachten Voraussagen. Das Demodulationsmodul konnte ent-
sprechend den Spezifiaktionen fehlerfrei aufgebaut werden.

Zusammenfassendlt sich feststellen, dald die erarbeitete Konzeption eines endolu-
minalen optischen Kalrenzmikroskops zumindest von physikalischer und technischer
Seite realisierbar ist.



Kapitel 6

Zusammenfassung und Ausblick

Kapitel 3 beschreibt, wie ein optisches Koknzmikroskop im Labor aufgebaut wur-

de, eine Charakterisierung seines Abbildungsverhaltens erfolgte, und mit ihm anschlie-
Rend technische und biologische Proben untersucht wurden. Der Blick war dabei stets
auf eine spatere endoluminale Anwendung in der Medizin gerichtet. So basiert das
Interferometer auf Lichtwellenleitern, die abgleichsaibgige Punktbildfunktion wur-

de definiert und vermessen und die mit ihr im Zusammenhang stehendearféne

wie Specklebildung und obe#@ithennahe Bildétungen edutert. Dazu gebrt auch

die erstmalige Beschreibung des objektphasenkorrelierten Streifenartefakts. Praxisna-
he Algorithmen zur Fokussierung, zum Referenzarmabgleich und zur Einstellung der
Modulationsamplitude wurden entwickelt und ihre Grenzen aufgezeigt. Schlie3lich
fuhrte die konkrete Bildgebung von gastrointestinalen Gewebeproben auf ein automa-
tisierbares Verfahren zur Epithelunterscheidung. Diesem Erkenntnis- und Erfahrungs-
gewinn stehen technologische Besuofkungen des Laboraufbaus gegjeer, die es
verhinderten, die Wirksamkeit vorgeschlagener Methoden zur Specklereduktion oder
Bildverbesserung durch Auswertung dreidimensionaler Dateaszutberpiifen. In
diesem Zusammenhang sind die lange Bildaufnahmedauer in Verbindung mit Bewe-
gungen und Volumeamderungen frisch entnommener Gewebeproben sowie der Refe-
renzarmabgleickiber einen Schrittmotor zu nennen.

In Kapitel 4 wurde ein Formalismus zur rechnerbasierten Simulation eines optischen
Koharenzmikroskops erarbeitet, durch dessen Implementierung die latensidula-

tion im Referenzarm als Ursache des objektphasenkorrelierten Streifenartefakts verifi-
ziert werden konnte. Ausgehend von den Simulationsergebnissen wuitkedanaus

die Differenzierung zwischen dem verfahrengirgnten und dem justagebedingten ob-
jektphasenkorrelierten Streifenartefakt einget und dazu die theoretischen Grundla-
gen mit Hilfe des der Simulation zugrundeliegenden Formelwerks geschaffen. Es wur-
de deutlich, dal3 ein Teilaspekt des objektphasenkorrelierten Streifenartefakts der we-
sentliche Einflul3 ist, der die Dynamik der optischen &amnzmikroskopie bescimkt.
Situationsabéngige Mal3hahmen zur Minimierung dieser Bifdsing konnten vorge-
schlagen werden. Damit steht nun nicht nur erstmals eine rechnerbasierte Simulati-
on eines optischen K@mnenzmikroskops zur Vaifjung, sondern es ist auch ein For-
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malismus gegeben, mit defikftige Fragestellungen systematischer analysiert wer-
den ldnnen. Beispielsweise wurde ein éhter Einflul3 des verfahrensiatenten ob-
jektphasenkorrelierten Streifenartefakts bei axial hocbaafiden Systemen voraus-
gesagt, und die Effektivdtt vorgeschlagener Methoden zur Specklereduktiamnke
Uberpiift werden.

Auf den Ergebnissen der Kapitel 3 und 4 aufbauend wurde in Kapitel 5 ein@iagf

ge Konzeption eines endoluminalen optischen &enzmikroskops erfolgreich ent-
wickelt. Neben anderen Aufgaben besteht bei einem solchen System die Herausfor-
derung in der Miniaturisierung und der éftten Bandbreite. Die Hauptaufgaben sind
folglich der Bau einer miniaturisierten, schnell rasternden, konfokalen Sonde, die Im-
plementierung einer elektrooptischen Phasenmodulation im Referenzarm und die De-
modulation des hochfrequenten Interferenzsignals. Mit der Umsetzung dieser Aufga-
ben wurde bereits begonnen, und simken alsdsbar oder géist bezeichnet werden.

Sie sind mittlerweile vor allem ingenieurstechnischer Natur, weshalb sich diéhdfew
Vorgehensweise, die Untersuchung der Bildgebung der optischedr&atmikrosko-

pie fur die Anwendung im Verdauungstrakt (Kapitel 3) von der Miniaturisierung und
Bandbreitenerbhung (Kapitel 5) zu trennen, als richtig herausgestellt hat. Durch die
zu erwartende Bildaufnahmedauer vibnoder weniger werden bei einem Einsatz im
menschlichen Krper Bewegungsartefakte vermieden und es widgylinh sein, die
offenen Fragen aus den Kapiteln 3 und 4, inshesondere diglez der Auswertung

von Volumendaterézen und den vorgeschlagenen MafRnahmen zur Specklereduktion,
experimentell zu ldren.

Daneben wurde in der Einleitung der Begriff der endoluminalen Mikroskopie defi-
niert (Abschnitt 1.1.1). In Form des Kapitels 2 und Teilen der Einleitung (Abschnitt
1.1.2) werden dieiir das Versindnis der optischen Kahnenzmikroskopie erforder-
lichen Grundlagen erstmals volistdig und mit neuen didaktischen Artgen zusam-
mengestellt. Die zur Implementierung der Simulation erforderliche Verallgemeinerung
(Abschnitt 4.1) erweitert diese Darstellung wesentlich um mehrschichtige Objekte,
beliebige Lichtquellenspektren und die realistische Simulation von Modulation und
Demodulation. Damit liefert diese Arbeit sowohl eine anschauliche Zusammenfas-
sung als auch eine detaillierte theoretische Beschreibung der Bildgebung der optischen
Koharenzmikroskopieifr das aktuell verwendete Homodynverfahren.
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Nach gut zehn Jahren steht die Bildgebung mit kurZkehtem Licht im Vergleich

zu anderen bildgebenden Verfahren der Medizin am Anfang. Dies betrifft sowohl die
verwendeten Lichtquellen, die zur Vadung stehenden Sonden als auch die Techni-
ken der Bildverarbeitung. Ein Vergleich zu detiRphase der physikalisch verwandten
Sonographie liegt nahe: Deutlich erkennbar sind das Poteitig¢¢hnische Verbes-
serungen und die Notwendigkeit, die medizinische Bedeutung der Bildinformation zu
erfassen. Angesichts des Erfolgs der Sonographie stimmt dies optimististie Zu-

kunft der Bildgebung mit kurzkddrentem Licht.

Der Bedarf einer konfokalen Sondé# die endoluminale Bildgebung mit kurzkéten-

tem Licht wird in der internationalen wissenschaftlichen Gemeinschaft positiv gesehen
(Drexler u. a. 1999; Izatt 2001), allerdings konzentrieren sich die technolodgjilscéri-

den Gruppen auf die optische Katenztomographie ohne Ambitionen, konfokale Son-
den zu entwickeln und so ernsthaft zu histologischen Aussalgenden mit Zylinde-
repithel ausgekleideten Verdauungstrakt vorsto3entmndén. Dabei drfte langfri-

stig die optische Kofrenztomographie mit der optischen kKoénzmikroskopie ver-
schmelzen. Offen ist dabei lediglich, ob die schnelle Rasterrichtung axial oder lateral
liegen wird, also ob die Demodulationstechnik die der optischerakatztomogra-

phie oder die der -mikroskopie sein wirdif/die Demodulationstechnik der optischen
Koharenztomographie spricht ihre Einfachheit und die bessere Dynaimikljd der
optischen KoArenzmikroskopie die deutlich geringere Geschwindigkeit, mit der die
Bildebene axial durch die Probe bewegt werddifdte. Insofern &nnte mittelfristig

das hier untersuchte Homodynverfahren von zentraler Bedeutung werden.

Das sich auf der Grundlage dieser Arbeiten in Entwicklung befindliche Endoskop,
in welchem ein konventionelles endoskopisches Sichtsystem mit einem Sénsor f
die optische Korenzmikroskopie kombiniert wird gkinte sich zu einer technologi-
schen Plattform zur Integration der optischen Emnztomographie entwickeln. Damit
waren erstmals Lokalisatio&aging und Grading (Anhang C.2.3) in einem einzigen
Instrument zusammengefalt.

Zur Zeit haben die vier @fdten Hersteller von Endoskopiesystemen diefkge Be-
deutung der endoluminalen Mikroskopie erkannt und arbeiten im Rahmen von For-
schungsprojekten oder gezielten Produktentwicklungen an deren Realisierung. Mit
Ausnahme des erhnten Industriepartners (Abschnitt 5.2.1) scheint deren Interesse
ausschlieBlich in der Fluoreszenz- oder Reflexionsmikroskopie zu liegen, nicht dage-
gen in der komplizierteren optischen Kalenzmikroskopie. Mit der Markteiahrung
erster Gedite werden nicht allein physikalische Eigenschaften und mediziniséoe M
lichkeiten die Hauptrichtunginftiger Entwicklungen bestimmen, sondern in zuneh-
mendem Male auch Aspekte der Praktikadilierschiedener Sondenkonzepte bei
bestimmten Anwendungsszenarien und die Kompatibitier Systeme mit der beste-
henden Audiistung.






Anhang A

Erganzungen zu theoretischen
Fragestellungen

A.1 Interferenz partiell koh arenten Lichts

Dieser Abschnitt skizziert z@chst kurz den allgemeinen Formalismus zur Berech-
nung der polychromatischen Interdgitiir partiell kokarentes Licht. Ziel ist die an-
schlieBende Verifizierung der Anwendbarkeit von Gleichung (Aidlfe Berechnung
der Interferenz bei der optischen Kalenzmikroskopie (Abschnitte 2.2.1 und 4.1.5).

A.1.1 Formalismus fir zeitlich partiell koh arentes Licht

Die Berechnung der polychromatischen, zeitafdigen Intensitt /(¢) bei Interferenz
partiell koharenten Lichts (Born u.a. 1993; Lauterborn u. a. 1993) erfolgt prinzipiell
durch Integration von zeitaingigen spektralen Amplitudendichtet.(¢)/ S (k)

zu einer zeitabaingigen, polychromatischen Amplitudgt), aus deren Betragsqua-
drat sich nach zeitlicher Mittelung) Uber die Integrationsdauer des Detektors die
polychromatische Intenéit ergibt:

I(t) = (A(A*(1)) | Alt) = / " Au) /SR di (A1)

Hierbei ist durch{ Ay (¢)}x | Ar(t) = Aor exp(ipg(t)) ein Satz monochromatischer,
normierter Amplituden gegeben. Insbesondere wird von der reellwertigen zu einer
komplexwertigen Amplitude geafd

Agi(t) cos(pr(t)) —— Aok(t) exp(ipk(t)) (A.2)

ubergegangen, und bei der zeitlichen Mittelung

T—Tiim

(F(0) == lim %/_(;f(t)dt (A.3)
17

1
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definiert die Zeitkonstantg;,, die Dauerjiber die der Detektor die Intengien mittelt.
Ublicherweise wird ein statigires Wellenfeld angenommen. Damit ist esglich, in
Gleichung (A.3)T};,, = oo zu setzen, weil die Integrationsdaugy,, deutlich gblRer
ist als die Dauen/c = 4 - 10715 s eines Wellenzuges.

A.1.2 Vereinfachung bei statiordren Wellenfeldern

In der einleitenden Darstellung (Abschnitt 2.2.1) wurde die polychromatische Inten-
sitat I aus der Amplituded(t) berechnet, indem zéchst in Gleichung (2.30) die In-
tensitt /,, monochromatisch ermittelt und anschliel3end die monochromatischen Inten-
sitaten mit Gleichung (2.31) spektral gewichtet integriert wurden. Zusammenfassend
wird diese Vorgehensweise (Izatt u. a. 1996) durch

- /w L Suclk)dk | T = (Au(£) AL (1) (A4)

o0

beschriebeh Diese mathematische Vereinfachung ist aufgrund der zeitlichen Mitte-
lung Uber eine idealisiert unendlich lange Integrationsdauer des Detektors legitimiert.
Die Annahme einer unendlich langen Integrationsdauer entspricht der Forderung ei-
nes statioaren Wellenfeldes. Formalul3ert sich dies dadurch, défund I, zeitun-
abhangig sind. Denn angesichts der Gleichung (A.1) kann Gleichung (A.4)iitig g

sein, wenn die Voraussetzung

(Ak(t)\/ Sawe(k) dk Agi () Sxe (k) dE") = (AR(t) A (1)) Sare (k) dk
Vi kK e RY  (A5)

erfullt ist. Diese aber ist gleichbedeutend mit
(Ar(DAL () =0 VK eR" | k£K. (A.6)

Letzteres ist streng nuif Ty, = oo, also ir ein statio@res Wellenfeld, eiilt, denn
das Ergebnis einer endlich langen Integration kann bei benachbarten Wellenzahlen auf-
grund der sich ausbildenden Schwebung zu nichtverschwindendeadgsitéihren.

A.1.3 Anwendbarkeit bei der optischen Kolarenzmikroskopie

Bei einem optischen Kairenzmikroskop kann aufgrund der Rasterbewegung im Pro-
benarm und vor allem wegen der Phasenmodulation im Referenzai@asimicht
von einem statio@ren Wellenfeld ausgegangen werden. Das Feld sallteninde-
stens1/1000 der Modulationsperiodendauef, als statioar angenommen werden

!Die monochromatische Amplitudéy,(¢) und die monochromatische Interégif;, sind bei dieser
Sichtweise jeweilsiir alle Wellenzahlerk: gleich normiert. Die spektrale Gewichtung erfolgt durch
Multiplikation der monochromatischen Interéimit der spektralen Leistungsdichte, woraus die mono-
chromatische Intengitsdichtel;, Sy,.(k) resultiert.
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konnen. kr ein schnell endoluminal rasterndes optischesdtehzmikroskop (Kapi-
tel 5) istvy,0qg = 10 MHz. Dann vareTy, = y;;d/looo = 107195, womit immer noch
Uber mehr alg0* WellenZige gemittelt wiirde.

Die Glltigkeit der Bedingung (A.6) veranschaulicht folgende Betrachtukig:ziei
benachbarte Welleahgen\ und\’ sei der Einflu der Schwebung dann vernaskig-
bar, wenn die Schwebungsperiodendadgf/ (c|\ — X|) =~ A2/ (c|X — N|) kleiner
als1/10 der Integrationsdauéfi,, = v ',/1000 ist. Dies ist fir |\ — X'| > 0,6 nm
der Fall, bei dem experimentell verwendeten Aufbau (Kapitel 3) sogar betgits f
A — X| > 0,001nm. Dies rechtfertigt, daf3 in dieser Arbeit die einfachere Glei-
chung (A.4) zur Berechnung der zeitdintgigen Intensét / (¢) an der Stelle des Detek-
tors herangezogen wird. Aufgrund der endlichen Integrationsdayes= v, ,/1000
bleibt die Zeitabhngigkeit erhalten.

A.2 FOURIEROptik

A.2.1 Definition und Eigenschaften defFouRIERtransformation

In der vorliegenden Arbeit wird dieGURIERtransformation als

FUON. = [ f0exp(-iwt) (A7)
und die FOURIERrUcktransformation als
fO = F U F@) = o [ Flo) explist) do (A8)

definiert. Far ortsablngige Gol3en ist analog

F(f2)|e = /OO f(2)exp(—ikz)dz . (A.9)

Die Erweiterung der BURIERtransformation auf mehrere Dimensionen erfolgt in den
einzelnen Dimensionen unaiigig voneinander, beispielsweise im zweidimensiona-
len Fall als

F(g(x, ) pes, = //g(fr,y) exp(—ik(x +y)) dzdy . (A.10)

Die FouRIERtransformierte einer um den Betrag verschobenen Funktion ist nach
dem Verschiebungssatz (A.11) das Produkt aus derRfERtransformierten der un-
verschobenen Funktion und einem vgnablangigen Phasenfaktor:

F(g(x — x0))|s, = exp(—ikxo) F(g(x))|y, (A.11)

2Nimmt man die Bandbreite des Detektors Wwn\VIHz (Abschnitt 5.2.3) als Grundlage, so ergeben
sich sogar mehr als)®> Wellenzige.
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A.2.2 Lineare optische Systeme

In der FOURIERoOptik (Goodman 1968) wird das elektromagnetische Strahlungsfeld
auf einen Skalar in Form der komplexen Amplitudér, y, =) reduziert, deren Betrag

die Amplitude des elektrischen oder magnetischen Feldvektors und deren Phase die
relative Phase der Wellenfront am Qst, y, z) beschreibt. Die:-Achse verlaufe axi-

al, also entlang der optischen Achse des optischen Systems-pEbene entspre-

che den beiden lateralen Dimensionen senkrecht zur aktuellen Richtung der optischen
Achse.

Viele optische Systemeodkinen geahert als lineares System verstanden werden, das
eine gegebene komplexe Amplitude in der Eintrittsebene frie&@ine komplexe Am-
plitude der Austrittsebene transformiert. Beide Ebenen sind senkrecht zur optischen
Achse orientiert.

Zur Berechnung der komplexen Amplitude der Austrittsebene aus der Amplitude in
der Eintrittsebene muf3 die Ausbreitung des Strahlungsfeldes entlang der optischen
Achse in einem homogenen Medium sowie beim Durchgang durch optische Elemente
beschrieben werden. Die Ausbreitung im homogenen Medium wird mit jeweils fort-
schreitender Bherung durch die paraxialeaNerung, die RESNELnaherung und die
FRAUNHOFERnaherung angeithert. Refraktive optische Elemente und Blenden wer-
den mathematisch durch ihre komplexe Amplitudentransmisbiany) repasentiert,

deren Betrag die Absorption und deren Phase die Wellenfrontretardieruaggdh

von den lateralen Koordinatén, y) angibt.

Ein lineares optisches System mit einer bildfelduréaigigen Form der Punktbild-
funktion & heil3t invariant oder isoplanatisch. Di@&RIERtransformation#(h) der
Punktbildfunktion ist didJbertragungsfunktion. Ein isoplanatisch und verzerrungsfrei
abbildendes optisches Systérberiihrt eine komplexe Amplitudé/ (zy, o, z0) der
Objektebene um den Faktdr vergoRert in die komplexe Amplitude

T
Ulwinn) = [ [ o+ m + 39 Uleosn,z0) dundgn.— (A12)

der Bildebene. Bei Isoplanasie wird das System also weitgehend durch die Punktbild-
funktion h charakterisiert.

A.2.3 FRESNELnaherung und -transformation

Die FRESNELbeugung basierend auf denuUMGENS-FRESNEL-Prinzip’ im Rahmen
der FOURIERoptik bildet die Grundlagdlir die effiziente wellenoptische Beschreibung
linearer optischer Systeme.

3Die Systemantwort einer Linearkombination von Signalen ist die Linearkombination der Sy-
stemantworten der Signale.

“Die VergoRerung)/ ist bei einer dnnen Linse das Vedttnis aus Bild- und Objektweite.

SDies ist die Erweiterung desu GENS-Prinzips der Elementarwellen um Interferenzeffekte.
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Abbildung A.1 Links: Skizze zur Herleitung der HESNEUransformation aus dem
HUYGENS-FRESNEL-Prinzip. Rechts: Eine Kugelwelle auft durch eine Blende auf ihr Zen-
trum zu. Die komplexen Amplitude in der Ebene senkrecht zur optischen Achse durch das
Zentrum der Kugelwelled3t sich mit der RAUNHOFERNaherung beschreiben.

Ein Amplituden- und Phasenobjekt befinde sich an der Stglle- 0 der optischen
Achse (Abbildung A.1). Seine komplexe Amplitudentransmissigtx, yo) nehme

nur innerhalb eines begrenzten Bereichs nichtverschwindende Werte an, . urseki

der maximale Abstand einer transmittierenden, lateralen Koordinate von der optischen
Achse, genauet ., € R*: To(zo,y0) = 0V (20, y0) | 22+ 32 > Tmax. Unmittelbar

vor dem Amplituden- und Phasenobjekt sei die komplexe Amplitliglero, yo, 20)
gegeben. Durch Multiplikation mit der komplexen AmplitudentransmisSigmg, yo)

erhalt man die komplexe Amplitude unmittelbar nach dem Objekt. Von jedem Punkt
(o, yo) von Uy (g, Yo, 20) Zo(z0, yo) geht eine Elementarwelleaus, die an der Stelle
(x,y,2) | 2> 2o den Wert

1 I
h(xo, Yo, 20, T, Y, 2) = ——— ¥l cos Z(1,, 7o) (A.13)
1)\’7"01’
hat. Die komplexe Amplitude in der Ebene senkrecht zur optischen Achse im Abstand
z vom Ursprung ist dann

U(]}, Y, Z) = // h(x07 Yo, 07 z, Y, Z) U(l’o, Yo, O) ,]E)(x[)) yO) d$0dy0 . (A14)

In der paraxialen Bherung nimmt in Gleichung (A.13pbs Z(7,,701) ~ 1 und im
Nenner|ry;| ~ z an. Mittels der Entwicklung der Wurzelfunktiopl £ ~ 1 £
/2 ersetzt die RESNELnaherung innerhalb der Exponentialfunktion dengydthen
Ausdruck fir |7, | = z (1+((z—x0)/2)*+((y—v0)/2)?)"/? durch einen quadratischen,
womit

ik

1 .
h(ZL‘07 Yo, 07 €Y, Z) ~ E elkz ez((m—xo)Q—l-(y—yo)Q) . (A15)



122 A ERGANZUNGEN ZU THEORETISCHENFRAGESTELLUNGEN

Damit vereinfacht sich dann Gleichung (A.14) zu de@eSNELtransformation

elkz e% (x2+y2)

Ur,y,2) = T//e%(xgﬂg) U(x0,%0,0) To(wo, yo)

—00

o (a0t 200) gy, (A.16)
eikz o bt (@?+y?) .
= T F (B U0, 90,0) ol o))
wobei durchk, = kz/z undk, = ky/z die Ortswellenzahlen gegeben sind, die mit
den Ortsfrequenzep, und f, gemal3k, = 2r f, undk, = 27 f,, zusammenéingen.

(A.17)
k?l

)

A.2.4 FRAUNHOFERnaherung und -transformation

Die FRAUNHOFERNaherung macht die vereinfachende Annahme, daf3
2> ki /2, (A.18)

aufgrund derer der Phasenfaktor@i+43) in der FRESNELtransformation (A.17) ver-
nachbssigt werden kann. Die resultierendeAt NHOFERransformation

eikz e% (x2+y2)

U(x,y,Z) = T F (U(x(hyOJO)%(I()?yO)”kx,ky (Alg)

liefert die komplexe Amplitude in der Austrittsebene als die Fouriertransformierte der
Verteilung in der Eintrittsebene.

Die strenge geometrische Bedingung (A.18) i&t Mikroskopobjektive wegen der
hohen numerischen Apertur nicht éit. Allerdings beschreibt die vereinfachende
FRAUNHOFERransformation auch das paraxiale Verhalten einer aberrationsfreien Lin-
se in deren Fokalebene. Diese Situation kann durch eine Kugelwelle modelliert wer-
den, die durch eine Apertur auf ihr Zentrumd, v/, z) zulauft (Abbildung A.1links).

Die Kugelwelle wird ausgehend von deaNerung (A.16) beschrieben durch

1 ik(z—|7 1 i —i ik (g )2 R
U(xo,yo,()) — T elk(z |ro1|) ~ T elk:z e ikz e (2" —20)24+(y' —y0)?)
1AZ 1AZ
— i e_;_lz(m/2+y/2) e%(:}c’:}co—ky'yo) e—%(l’g—‘,—y%)
iz
1 1 ik
m el o—kebd) (A.20)
1AZ

Hierbei kann der konstante Phasenfaktor ("*+v) vernachéssigt werden. Einsetzen
von Gleichung (A.20) in die RESNELnaherung (A.17) liefert in Verbindung mit dem
Verschiebungssatz (A.11)
eikz e%(”"%”f) 1 ik (.02 2 ;
U = 77 ° @) peilkazotkyy) o
(z,y, 2) D D e (e v o(xoyyo))’km,ky
eikz e;—’;(xQ—Q—yQ) ik

= _()\T o~ (@ +y?) f(%(l'(byO))‘km—kz/,ky—ky, . (A.21)
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Das Ergebnis aus Gleichung (A.21) ist die komplexe Amplitude in der Ebene senkrecht
zur optischen Achse durch das Zentrum der Kugelwelle. Folglich entspricht die Punkt-
bildfunktion eines aberrationsfreien optischen Systems der Fouriertransformierten der
Apertudffnung. Bei Isoplanasie darf mairfz’ = ¢’ = 0 annehmen. Der konstante
Phasenfaktor-¢!** kann wieder vernachksigt werden. Damit ist die laterale Punkt-
bildfunktion / eines aberrationsfreien, isoplanatischen optischen Systems

o (B +y?)

(Az)?

Das Profil der Punktbildfunktion eines Mikroskopobjektivs mit krérsfiger Apertur
berechnet sich (Born u. a. 1993) daher zu dex¥AFunktion.

h(z,y) F(To(w0,90)) ks ke, - (A.22)

A.3 Berechnungen und Formeln

A.3.1 Normierung GAUsSOrmiger spektraler Leistungsdichten
Die Normalverteilungsfunktion zur Standardabweichurigt durch
—)%) (A.23)

gegeben, wobei ihr Integral atfnormiert ist (Bronstein u. a. 1993). Sie hat die Halb-
wertsbreiteAx = 20v/21n 2, so daf}

G(z) = %/\;E exp<— (2@ x;;o)Q) | /_Z Glz)dr =1 (A.24)

eine Aussfunktion der Halbwertsbreité\z mit einem Maximum an der Stelle,
beschreibt. Entsprechend ist

Sere(k) = Pae % exp<— (2@ h ;kko) ) (A.25)

die Wellenzahldarstellung der spektralen Leistungsdichtefunktion einer Lichtquelle,
die Uber eine Gesamtlichtleistung,.. und eincAusgormiges Spektrum mit Halb-
wertsbreiteA . und Zentralwellerdnge2r /k, verfugt.

A.3.2 Verwendung eines Monomodenlichtwellenleiters

Die folgenden Berechnungen werden zur Herleitung der Abbildungsgleichung bei Ver-
wendung eines Monomodenlichtwellenleiters diggt. Wegen|z|? = zz* V2 € C gilt
| 7 flx)def* = [[7 f(z)f*(2)) dz da’ fur eine komplexwertige Funktiofi(z).
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Damit ergibt Einsetzen der Gleichungen (2.9) und (2.16) in Gleichung (2.17) unter
Vernachéssigung der Integratiditoer den Phasenfaktor aus Gleichung (2.9)

o = [T e G i o+

h(xo + Mxy,y0 + Myy)h* (o + M2, yo + My,)
M* ao fo(wo, yo) ag f3 (o, Yo)

O(x1 — 2,91 —y) O () — 2,91 —y)

dxodyo dxydy, da'idy;

fo T, Ya) fo (T4, y5) dwadys dhdy,

_ //// (x1 — x, 0 —y) O(&, — 2,9, — )

/ h(x, + M’yl + ) fo(xa, yo) dxadys

. s y:
/ h (I,1+M2a 1 2)f0($27?/2) d%d?h

[e.e]

/ h(xo + Mzy,yo + Myr) M? agfo(zo, yo) dxg

[e.e]

/ B (2o + M2y, yo + ML) MG f: (o, o) dyo

o0

dxydyy dz'dy) , (A.26)

und mit der Definition (2.20) und Gleichung (2.19) resultiert daraus unmittelbar Glei-
chung (2.17):

I(z,y) = ////O(wl —x,y1 —y) O (2} — 2,9, — y)
(il ® fo)(—Mﬂfl, _My1> (ﬁ* ® fék)(—Mxia —Myi)
M? (h ® ao fo) (=Mxzy, —Myy) M? (h* @ agf;)(—Ma', —My;)
dxidy; dx'dy;
=[] (e 00 ® aoso))(~Mr, ~b)
O(xy — x,y1 — y) deydy;
[ o gy @ g -, -2t

O (2 — z,yy — y) dzidy;
= |(ht ® O)(z, )| (A.27)
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A.3.3 Monochromatische Interferenz

Im Rahmen der Erarbeitung der mathematischen Grundlagen der Simulation ist die
Berechnung der monochromatischen Intexidiir das dort verwendete Beleuchtungs-

und Gewebemodell erforderlich (Abschnitt 4.1.5):

I(t) =

Die additiveUberlagerung zweier Wellen der Kreisfrequenmit unterschiedlichen

(Ar(t) AL (1)
((Ark(la, ) + As(la, ))(Ai‘k(ld, t) + Ay (la, 1))

(Ark(la, 1) A7 (la, 1) +Z (Ark(la, )AL (L, 1)

+ Z sk ld’ A:k ldv + Z sk: ld7 sk ld7 )>
=1 7,7=1
(Arr(la, 1) AL (la, 1))
Ngr
+ > ((Arklla, )AL (10, 1) + (Ark(la, ) ALy (10, 1))
i=1
Npr

+ > (AL, )AL (1, 1))
=1
Ngr
+ ) (Al(la, )AL e, 1) + Z s la, ) A (la, 1))
2,7=1 7,7=1
i<j i>]

| rk ld> | +Z2 Re rk ld7 )Aé*I;(ldﬂt))

+ Z ALk (la, ) + Z 2 Re(Af(la, )AL (la, 1)
i=1

i,j=1
1<j

AO f - 1 \/> Cr Cmod Wmodt))
—+ Z A05 Cr Cmod wmodt \/_ \% RZ h

2 COS(Qk(lr + 2 + Apod Sin(Wmoat) — s — 24(1)))

+ Z(Ao (€= 1) € VRIi(t) hs(2(1)) &)*

+ Z (Ao (€ —1) € ¢)* \Ri(t) RA(E) ho(2(t)) hs(=(2))

i,7=1
1<j

2 cos(2k(2L(t) — 2L(t)))
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Amplituden A; und A, und Phasenverschiebungenund . ergibt allgemeinA(t) =
Ay exp(i(p1 —wt)) + As exp(i(p2 —wt)). Die Intensitit A(t) A*(¢) der Interferenz der
beiden Wellen be#&gt dann

AW AW = (Arexplilgr —wt)) + Asexplilps — w1)))
(A1 exp(—i(p1 — wt)) + Az exp(—i(ps — wt)))
= A7+ Ay Ay exp(i(pr — wt)) exp(—i(py — wi)) +
Ay Ay exp(i(pg — wt)) exp(—i(p; — wt)) + A3
AT + A3+ Ay As(exp(i(pr — p2)) + expli(p2 — ¢1)))
A2 4+ A2 + 241 A5 cos(pr — o) (A.29)

A.3.4 SpezielldcFoURIERtransformationen

Harmonische Phasenmodulation einer Cosinusfunktion

Die FouRIERtransformierte des phasenmodulierten Signad&ot+ A,,oq Sin(wmodt))
soll berechnet werden. Unter Verwendung der Reihenentwicklungen

cos(Asiny) = Jy(A) +2 i Jom(A) cos(2ma)) (A.30)
sin(Asing) = 2 Jyn-1(A)sin((2m — 1)¢)) (A.31)

(Jackson und Jones 1989) und einiger trigopnometrischer Multiplikations- und Additi-
onstheoreme resultiert:

cos(p + Asin)
= cospcos(Asiniy) — sin psin(Asin )

= Jo(A)cosp + 2 Z Jom (A) cos p cos(2map)

-2 Z Jom—1(A) sin psin((2m — 1)) (A.32)
= Jo(A)cosp + Z Jom (A) (cos(p — 2map) + cos(p + 2ma)))
=3 o 1(A) (cos(p — (2 — 1)) — cos(ipt + (2m — 1))

o0

= Jo(A)cosp + Z I (A)((—1)"™ cos(p — map) 4 cos(p + myp)) (A.33)

m=1
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Das Spektrum des phasenmodulierten Signals ergibt sich durch Fouriertransformation
unter Verwendung von

F(cos(wt + Amod Sin(wWmodt)))|w
= JO(Amod)(S(W)

+ 3 Tn(Amod) (—1)™6(w — Mwmod) + 6(w + Mwmea))  (A.34)

Produkte aus Sinus- und Cosinusfunktionen verschiedener Oberfrequenzen

Folgende BURIERtransformationen wurdeniif n, m € N mittels Mathematica 4.2
(Wolfram Research) berechnet:

F(sin(n wmeat + ¢) sin(m wmoat))|w
- g (exp(—ip) (6(w — (M — N)wmod) — 8(w + (M + 1)wimoa))
+ eXp(“)O)(&(w + (m - n)wmod> - (5(&) o (m + n>wmod))) (A35)
F(sin(nwt + ¢) cos(mwt))|,

— i g (exp(—ig) (6(w — (1M — N)wmoa) + 8(w + (M + N)wmoa))
— exp(ip) (6(w + (M — N)wmod) + 0(w — (M + N)winoa))) (A.36)

Fur den Spezialfalh = 1 resultiert

F(sin(wt + @) sin(mwt))], = gw exp(—ip)(d(m —2) —d6(m+2)) (A.37)
F(sin(wt + @) cos(mwt))|, = i gw (exp(ip)(6(m — 2) — d(m + 2))

— Zexp(—igp)d(m)) , (A.38)
und fur den Spezialfalh = 1 undm = 0 ist

F(sin(wmoat + ) |w
= im (exp(—icp) 5(0‘) + wmod) - eXpO@) 5(("} - wmod)) : (A39)

Produkt aus Cosinusfunktion und GAussfunktion

Die FourlERtransformation einer @ussfunktion ist fur die Parametesr € R und
3 € Rt gegeben durch

Flesp(—(3k =Pl = YT exp(—wz—(%f) (A.40)

FH exp(—(Bk =)l = Nlm exp(ivz-(%)z) (A4D)




128 A ERGANZUNGEN ZU THEORETISCHENFRAGESTELLUNGEN

(Bronstein u.a. 1993). Damit berechnet sich d@URIERtransformation eines Pro-
duktes aus Cosinus- undaB@ssfunktion zu

/f”<xﬁcxk>exp(—(ﬁ(k—-v»2>dk

— 1 /_OO (exp(iak) + exp(—iak)) exp(—(B(k —v))?) dk

B
:;@Wf (exp(—=(B(k = 1))))a + Flexp(—(B(k —7))*))a)
(25 el (3))

( ZJwem(
)

ol (5
::ﬁem(< ))wmu (A42)

Insbesondere gilifr den Falle = 2z, 5 = 2vIn2/Ak und~y = kg

/ O; cos(2kz) exp (— (2@ k;:“)Q) dk

_ ﬁ ( (jji_';)g) cos(2ko) - (A.43)

f)/
1 .
) 5 (exp(iya) + exp(—iya))

S =[S




Anhang B

Erganzungen zu experimentellen
Fragestellungen

B.1 Laboraufbau

B.1.1 Leistungsbilanz im Interferometer

Der Leistungsflul3 im Interferometer wurde mit einem Spiegel als Probe bei optimaler
Justage der Einkopplung im Referenzarm vermessen (Tabelle B.1). Dazu wurde der
Detekor in Proben-, Referenz- oder Detektionsarm an das jeweilige Lichtwellenleiter-
ende des Strahlteilers angeschlossen. Gegebenenfalls war dabei der Proben- oder der
Referenzarm blockiert. Zur Messung der Ausgangsleistinder Lichtquelle wur-

de dieselber einen Lichtwellenleiter mit dem Detektor verbunden. Die Summe der
aus Proben- und Referenzarm emittierten Leistungen ist allerdiiddiegals die so
bestimmte Ausgangsleistung, was nahelegt, daf? die Einkopplung in diesen Lichtwel-
lenleiter verlustreicher ist als die Einkopplung in den Strahlteiler.

Ausgang Blockade Mel3ergebnis Theorie
ProbeniReferenz: Spannung  Leistung Leistung
arm arm (mV] mW] | [P [Po)
P, | Lichtquelle 4500 85 | 100% | 100%
P, | Referenzarm 2540 4,79 | 56,4% 50%
P, | Probenarm 2360 4,45 | 52,4% 50%
P,. | Detektionsarm  x 184 0,347 | 4,1% | 23,75%
P,, | Detektionsarm X 506 0,955 | 11,2% | 23,75%
Pii.s | Detektionsarm  x X 50 0,094 | 1,1% 0%

Tabelle B.1  Leistungsbilanz im Interferometeiif einen Spiegel als Probe. Die Leistung
wurde am Ausgang der Lichtquelle und an den Aarsgen der verschiedenen Arme des Inter-
ferometers gemessen, wobei Proben- und Referenzarm blockiert sein konnten.

129
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Mit dem Reflexionsveridgen vor),95 der Spiegel in Proben- und Referenzarm ergibt
sich die Einkopplungseffizienz im Referenzarm@u= (P»,/0,95)/(P1./2) = 15%

und im Probenarm zg, = (Pas/0,95)/(Pis/2) = 45%. Die Leistungen aus Proben-
und Referenzarm verhalten si¢h,/ P>, ~ 3 : 1. Der UntergrundP,;,s resultiert fast
vollstandig aus der Reflexion an dem FC/PC-Stecker im Probenarm. Er verschwindet
nahezu vollsindig, wenn man das Steckerende in destilliertes Wasser eintaucht.

B.1.2 Positionsiickmeldungsregelung des Rasterverschiebetischs

25
£
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B
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£
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2
_O
2 225
22
] ] ] ] ] ] ] ] ]
0 20 40 60 80 100 120 140 160 180

Zeit [ms]

Abbildung B.1  Linearitat der Bewegung des piezolektrischen Rasterverschiebetisghes f
verschiedene Rastergeschwindigkeiten zwisc¢hem /s und50 um/s. Zu jeder Kurve ist der
zeitliche Abstand zwischen den Aktualisierungen der von der Datenakquisitionskarte ausgege-
benen Steuerspannubg angegeben. Ab einer Rastergeschwindigkeitd®pm /s kann man

von einer linearen Bewegung sprechen.

B.1.3 Polarisationsgrad der Lichtquelle

Die Superlumineszenzdioden der Lichtquelle befinden sich in einem Metallgeh

aus dem ein Monomodenlichtwellenleiter zu einer FC/PC-Kupplung in der Frontplatte
des Geiites geifihrt wird. Ausgang der Quelle ist eine FC/PC-Kupplung. Die Messung
der Polarisation der Dioden ist daher nicht direkigiich, weil ein Monomodenlicht-
wellenleiter wie in Abschnitt 3.1.2 exutert den Polarisationszustand und die Polarisa-
tionsrichtung manipuliert.

Der Polarisationsgrab,; als Anteil linear polarisierten Lichts an der Gesamtleistung
Py, wurde direkt am Ausgang der Lichtquelle und im Referenzarm gemessen. Dazu
wurde ein G.AN-Polarisator in den Strahlengang eingesetzt und pro Mel3durchgang
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detektierte LeistungH]
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Y sin?g + dpo)

Drehwinkel¢ des Polarisators [rad]

Abbildung B.2  Messung von Polarisationsgrad und -richtung im Referenzétren: Ge-
messene Leistung abhgig von der Polarisatorstellung und Ergebnisse der Anpassungen des
Modells aus Gleichung (B.2). Die Kurve 1 weist eine geringere Gesamtirdersif, weil
wahrend ihrer Messung ein Teil der Apertur des Referenzarmspiegels bededidntear. Li-

near polarisierter Anteil geéfd der angepaldten Parameter.

abhangig von dessen Drehwinkeb um die optische Achse die transmittierte Leistung
P, bestimmt. Die Ausgangsleistung der Lichtquelle betougW. Auf den linear
polarisierten Anteil’,,; des Lichts wirkt der Polarisator in beideallen wie ein Ana-
lysator. Von dem unpolarisierte Antejl — I',,1) wird nur die Halfte transmittiert.
Demnach vire die Beziehung

Py, 1-T, )
pai() 1= Dpal i) (B.1)
Py 2

zu erwarten, wobep,,, die Polarisationsrichtung markiert.

Der Polarisationsgrad im Referenzarm wurde mehrmals gemessen (Abbildung B.2
oben), indem der GAN-Polarisator in den offenen Strahl im Referenzarm eingebracht
und abl&ngig von seiner Rotation um die optische Achse die detektierte Leigtiung
bestimmt wurde. Dabei befand sich keine Probe im Probenarm, und der Polarisator
wurde fur jede Messung erneut eingesetzt und justiert. Man erkennt in den resultie-
renden Kurven einen konstanten Untergrund und einen variablen Anteil &deend

einer \olldrehung des Polarisators erwartungs@érmwei Maxima und zwei Minima
durchhuft.

1Die Winkelangabe vof° bezieht sich auf die Orientierung des Polarisators derart, daR der Luftspalt
zwischen den Prismen detektorseitig waagerecht am unteren Rand des Polarisators liegt. Der Drehwin-
kel bezeichnet die Drehung gegen den Uhrzeigersinn bei Blickrichtung entlang der optischen Achse zur
Lichtquelle.
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Abbildung B.3  Messung von Polarisationsgrad und -richtung am Ausgang der Lichtquelle.
Oben: Gemessene Leistung &lofgig von der Polarisatorstellung und Ergebnisse der Anpas-
sungen des Modells aus Gleichung (B.2). Die Kurven 1 und 2 wichen wegen einer anderen
Detektorjustage attnten: Linear polarisierter Anteil geéf3d der angepaliten Parameter.

Um den Polarisationsgrad am Ausgang der Lichtquelle zu messen (Abbildung B.3
oben), wurde der Detektor auf einem Verschiebetisch derart positioniert und ausge-
richtet, daf® im Abstand voii,2 cm zwischen den einander zugewandten Enden der
FC/PC-Kupplungen von Lichtquelle und Detektor die detektierte Leistung maximal
wird. Vor jedem Mel3durchgang wurde der Polarisator auf einer Justageeinrichtung
mit zwei Rotationsfreiheitsgraden neu in den divergenten Strahlengang eingesetzt und
justiert. Problematisch ist bei dieser Konfiguration, daf’ das durch den Polarisator tre-
tende Strahlbndel einerseits divergent und andererseits wegen der Streuung in der
FC/PC-Kupplung nicht mehr notwendigerweisausSormig verteilt und symme-
trisch ist. Dies spiegelt sich in den MelRdaten durch die Dominanz eines Faktors der
Forma + bsin(p + ¢,) wider.

Fur eine numerische Anpassung an die Messungen im Referenzarm und am Ausgang
der Lichtquelle wird daher das Modell

Ppol(@)

Py

= (a+ bsin(p + ¢a)) (% + v sin®(p + %a)) (B.2)
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Ausgang der Lichtquelle Referenzarm
a b Pa v Ppol a b Pa Y Ppol
(1] | [%] | [rad] | [%] | [vad] | [1] | [%] | [rad] | [%] | [rad]
1,097 | 16,9 | 2,142 | 6,850 | 2,762 | 0,8552 | 7,15 | —0,456 | 4,457 | 2,291
1,129 | 15,8 | 1,900 | 5,844 | 2,843 | 0,9486 | 1,70 0,158 | 5,493 | 2,158
1,028 | 18,1 | 1,394 | 4,979 | 2,919 | 0,9447 | 3,30 | —0,575 | 5,026 | 2,227
1,038 | 23,3 | 0,852 | 5,215 | 3,153 | 0,9431 | 3,26 | —0,539 | 5,174 | 2,276
1,036 | 19,4 | 1,689 | 5,135 | 2,608
1,061 | 24,8 | 1,564 | 5,514 | 2,734
1,062 | 22,6 | 1,664 | 6,335 | 2,809
1,067 | 22,6 | 1,672 | 5,350 | 2,811
Mittelwert 5,653 | 2,830 | Mittelwert 5,038 | 2,238
Standardabweichung0,650 | 0,159 | Standardabweichung | 0,433 | 0,060

O~NO O A~ WDN P

Tabelle B.2 Ergebnisse der Anpassung des Modells aus Gleichung (B.2) an die relativen
Leistungen aus den MefR3durérgen am Ausgang der Lichtquelle und im Referenzarm. Die
resultierenden Kurven sind in den Abbildungen B.3 und B.2 eingezeichnet.

herangezogen, bei dessen Verwendung der PolarisationiSgiagenaf

v
INog=— B.3
pol 1+/7 ( )

aus dem Parameterhervorgeht. Die Transmission des Polarisators liegt-b@j9 pro
Durchgang und ist als gemeinsamer Faktor in den Koeffiziemtaml b enthalten.

Die Ergebnisse der numerischen Anpassung (Abbildungen B.2 und B.3) ligfiern f
den Referenzarm einen leicht geringeren Polarisationsgradiatieh Ausgang der
Lichtquelle, vermutlich, weil ein Teil der linearen Polarisation auf dem Weg durch die
Lichtwellenleiter verloren geht. In beideréfen streuen die angepal3ten Parameter
und ¢,, kaum. Bei einigen Messungen war die Apertur teilweise bedeckt oder die
Justage nicht optimal, wodurch aber die Ergebnigse tind ¢, nicht beeintachtigt
wurden, wasilir das gewhlte Modell spricht.

Durch Mittelung der angepaldten Parameter (Tabelle B.&ltaran am Ausgang der
Lichtquelle einen Polarisationswinkel van,,; = 162° + 9° undy = 5,7% =+ 0,7%,
was einem Polarisationsgrad Vb, = 5,4%+0,7% entspricht. Er den Referenzarm
sind analogpp, = 128° 4+ 3°, v = 5,0% % 0,4% und T, = 4,8% =+ 0,4%. Fal’t man
beide Ergebnisse zusammen, so resultiert ein Polarisationsgradiyan 0,8°.

B.1.4 Absolute Messung der Modulationsamplitude

Die frequenzabéangige Modulationsamplitude wurdarfden urspiinglichen Aufbau
der Verdgerungsstrecke (Abbildung B.4) und den mechanisch verbesserten Aufbau
(Abbildung 3.11) absolut vermessen. Dazu wurde das konfokale Mikroskop so vor
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motor
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Abbildung B.4  Verzogerungsstrecke vor der mechanischen Verbesserung (Abbildung 3.11)
der Halterung des piezoelektrischen Ringaktuators.
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Abbildung B.5  Axiale Punktbildfunktion, deren Umkehrfunktion bei der absoluten Messung
der Modulationsamplitude verwendet wurdéks. Die Anpassung einesAussormigen Mo-
dells der FormP(z) = b + a exp(c(z — d)?). Rechts: Der Arbeitspunkt wird auf die Elfte

der Intensiét in der Bildebene gelegt. Die gute Adtmerung um den Arbeitspunkt ist systema-
tisch, weshalb die hiefif die Messung vor Umbau der Vé@gerungsstrecke gezeigten Daten
reprasentativ fir alle Messungen sind.

den Referenzarmspiegel montiert, dal? dieser fokussiert werden konnte und seine Ober-
flache senkrecht zur optischen Achse des Mikroskops ausgerichtet war.

In einer solchen Konfiguration kann bei ausgeschalteter Modulation durch axiales Ver-
fahren des Referenzarmspiegels mit dem Schrittmotor die axiale Punktbildfunktion



B.1 LABORAUFBAU 135

aufgenommen und an dagaussormiges ModellP(z) = b+ a exp(c(z — d)?) ange-

pal3t werden (Abbildung B.5). Anschliel3end wird der Abstand auf einen Arbeitspunkt
auf einer abfallenden Flanke der axialen Punktbildfunktion eingestellt. Nach Einschal-
ten der Modulation wird die zeitaingige Spiegelpositiontiber die Umkehrfunktion

z(P) = /In((P —b)/a)/c) + d aus der detektierten Leisturigermittelt und so die
Modulationsamplituded,,,.q absolut gemessen.

B.1.5 Software zur Bedienung des optischen Ka@renzmikroskops

Fur den Betrieb des Laboraufbaus und die Auswertung und Darstellung der damit auf-
genommenen Bilder ist eine entsprechende, programmgesteuerte Datenaufnahme und
-auswertung erforderlich. Im vorliegenden Fall wurde eine Software mit graphischer
Benutzeroberéiche (Abbildung B.6) in G (LabVIEW) zur Steuerung, Auswertung und
Dokumentation entwickelt. Sie umfal3t die nachfolgend beschriebenen Funktionen.

Systematische Initialisierung des Geiites

Die Software untersitzt die systematische Inbetriebnahme des Systems, und zwar
durch Module zur Messung der Laserquellenleistung aus dem Signaluntergrund, Mes-
sung der Referenzarmeinkopplungseffizienz zur Optimierung derselben, Fokussierung
des Mikroskops auf Deckglasober- oder unterseite (Abschnitt 3.1.6), automatischer
Abgleich der Referenzarf@hge (Abschnitt 3.1.6) sowie die automatische Einstellung
der Modulationsamplitude (Abschnitt 3.1.6). Die diesen Aufgaben zugrundeliegenden
Algorithmen muf3ten entwickelt werden.

Die Inbetriebnahme erfolgiber die Funktionen des M&a Setup.

Verschiedene Mel3programme

Neben den einfachen Reflexions- und Kodnzmikroskopbilderndnnen noch Bild-
daten in verschiedenen 3D-Aufnahmemodi generiert werden. Dabei kann die Bilde-
bene lateral-lateral oder axial-lateral liegen, wobei die schnelle Rasterrichtung immer
lateral liegt. Die 3D-Bildaufnahmefunktionen sinidr fdie Korarenzmikroskopie teil-
weise nicht geeignet, da die Referenzamge aufgrund der Ungenauigkeiten bei der
dynamischen Positionierung der Schrittmotoren unzureichend angepalit sein kann.

Ist ein Spiegel als Probe fokussiert und der Referenzarm abgeglichen, so kann unmit-
telbar die Autokorrelationsfunktion der Lichtquelle, die axiale Punktantwort des opti-
schen Kolrenzmikroskops oder bei Blockade des Referenzarms die konfokale axiale
Punktbildfunktion aufgenommen und gespeichert werden.

Diese Funktionen sindber das Meia Operation zuganglich.
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Abbildung B.6

Beispiele zur graphischen Benutzerokifle der Steuerungs- und Auswer-

tungssoftwareOben: Das Hauptfenster zeigt alle Paramter zu einem aufgenommenen Bild-
datensatz an und erlaubt verschiedene Visualisierungen der Bildtdaiten: Autofokusfunk-

tion. Durch Bewegung des Probenarmmotors wird die Bildebene durch die Probe gefahren.
In diesem Fall ist die Probe ein Deckglas. MefRergebnisse solcher Justage-Hilfsprogramme
werden immer innerhalb eines modalen Dialogfensters am Bildschirm dargestellt und auch

tempo@ar gespeichert.
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Instrumentensteuerung und Parametereinstellung

Mit Ausnahme der Lock-In-Veratker werden alle Gate durch die Software fernge-
steuert. Prinzipiell lieRen sich mit einer Zaglichen seriellen Schnittstelle auch die
Lock-In-Verstrker konfigurieren. Die Parameter, die Bildgeometrie und -aufnahme-
dauer festlegen, werden im Hauptfenster eingestellt. id@iyen Parametern werden
die Werte in der Regel automatisch als Ergebnis der Initialisierung oder der Mel3pro-
gramme zugewiesen. Nur die Parameter der Lock-In-&egst niissen am Gét ein-
gestellt und @ir eine korrekte Dokumentation manuell eingetragen werden.

Aufgenommene Karale

Bei der Aufnahme eines Reflexionsmikroskopiebildes wird als einziger Kanal die In-
tensi@it /.. aufgenommen. & ein Bild der optischen Kadrenzmikroskopie werden
vier Karale aufgezeichnet,amlich die Komponentef, x, Hiy, Hox und Hsy der
Harmonischen aus den Lock-In-Veisdtern. Jeder Kanal ist eine Matrix, deren reell-
wertige Elemente Spannungswerte gsantierten.

Dokumentation

Um die optische Koarenzmikroskopie mit der konventionellen, konfokalen Reflexi-
onsmikroskopie bamlich ihrer Leistungsthigkeit vergleichen zudanen, wird oft-

mals von demselben Objekt ein Reflexionsmikroskopiebild bei blockiertem Referenz-
arm und ein Korenzmikroskopiebild bei offenem Referenzarm aufgenommen. Daher
werden in einem Bilddatensatz all@nf Karale gespeichert. Zaszlich sind in einem
solchen Datensatz alle Parameter und ein Kommentar enthalten. Damit ist ein weitge-
hend automatisiertes, elektronisches Laborbuch realisiert, welches einen bei der Unter-
suchung frisch resezierter Gewebeproben wichtigen Zeitvorteil birgt. heesicht-

liche Zusammenfassung kann ausgedruckt werden. Einzeln&él&ader Ergebnisse
binarer Kanaloperationerdkinen im ASCII- und TIF-Format exportiert werden.

Analysewerkzeuge und integrierter Farbkennlinieneditor

Um bereits viahrend der Mikroskopiesitzung die aufgenommenen Bilddaten bewer-
ten zu knnen und dadurch die Mel3strategie oder die Parameterwahl anpassen zu
konnen, wurden verschiedene Funktionen zur Bildanalyse implementiert. Die Bilder
der funf Kamale I,.t, Hix, Hiy, Hax und Hyy kdnnen zu den Bilderdocn, Hi,

Ho, arctan(Hyy /Hix ) undarctan(Hax /Hay ) kombiniert werden. Sowohl die Bilder

zu den Ginf Kamalen als auch die genannten Kombinationsbild&nrien mit vahl-

baren digitalen Vergf3erungen und voneinander unahgigen Farbkennlinien ange-
zeigt werden. Ein Farbkennlinieneditor wurde entwickelt, um die Bilder mit speicher-
baren Farbkennlinien zu versehen, deren begrenzende latensiéxakt quantifiziert
werden lbonnen ¢lipping). TIF-Exporte greifen auf die jeweilige Farbkennlinie @ak.
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Die Farbkennlinieniir die einzelnen Bildarten werdéier das Meia View eingestellt.
Ferner ist esiber das Mei Edit unter anderem dyglich, denF’-Parameter (Abschnitt
3.1.6) unter visueller Kontrolle des resultierenden Bildgs,; interaktiv einzustellen
oder beliebige Bilder horizontal oder vertikal zu projizieren.

B.1.6 Detailansicht des Interferometers

Lichtwellenleiter von Lichtquelle
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.. "'
RS Ka.bel; ’
Polarisations-  tromme
* ¥ .
einsteller
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_ Mikroskop
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Abbildung B.7  Detailansicht der Komponenten des Interferometers auf der optischen Tisch-
platte des Gesamtsystems (Abbildung 3.2).
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B.2 Elektrooptische Phasenmodulation

Unter Verwendung der endoluminal einsetzbaren Sonde (Abschnitt 5.2.1) mul? die f
die optische Kolrenzmikroskopie erforderliche Phasenmodulation im Referenzarm
mit einer Frequenz in der GBenordnung voih0 MHz (Abschnitt 5.2.2) erfolgen. Weil
derart hohe Frequenzen mit einem piezoelektrischen Aktuator nicht zu erreichen sind,
soll ein elektrooptischer Phasenmodulator zum Einsatz kommen. Nachfolgend wird
dessen Funktionsprinzip adtert. Darauf aufbauend werden die Anforderungen an
Ansteuerung und Justage erarbeitet. Abschliel3end wird edggidhkeit zur Realisie-

rung eines resonant betriebenen elektrooptischen Phasenmodulators aufgezeigt.

B.2.1 Elektrooptischer Effekt

Als elektrooptischen Effekt (Hecht 1999d; Weber 1993) bezeichnet man die Induzie-
rung von Doppelbrechnung in einem Medium durch das Anlegen einer elektrischen
Spannung. Man unterscheidet zwischen dem quadratischen und dem linearen elektro-
optischen Effekt. Der quadratische elektrooptische Effekt oderAKEffekt tritt in
Flussigkeiten oder Kristallen auf und wird auf eine teilweise Ausrichtung von ani-
sotropen Moleklen zuiickgetihrt. Er ist dem Quadrat der angelegten elektrischen
Feldstrke proportional. Der lineare elektrooptische Effekt odecReLs-Effekt wird

in Kristallen beobachtet. Bei ihnmamgt die Brechungsindérderung linear mit der
angelegten elektrischen Felddte zusammen. Er tritt potentiell dann auf, wenn der
Kristall kein punktbrmiges Symmetriezentrum besitzt. Beide elektrooptischen Effek-
te erlauben Modulationen des Brechungsindexe$BisHz.

Der Brechungsindex in einem anisotropen Kristall wird durch ein Brechungsindexel-
lipsoid beschrieben. Dessen Halbachsen fallen mit den drei Hauptachsen des Kristalls
zusammen. Die &nge einer Halbachse gibt den Brechungsindex entlang deratgeh

gen Hauptachse an. Das Ellipsé@iddert sich beim Anlegen einaal3eren elektrischen
FeldesE genafl}

CL’_+_+Z_+(:E2 y2 22 2uz  2xz 2a:y)7'E=1- (B.4)
n

Dabei ist der elektrooptische Tengoeine6 x 3-Matrix. Seine Elemente;; haben die
Dimensionm/V und geben die &tke der durch den elektrooptischen Effekt induzier-
ten optischen Weghgetanderung an. Die drei letzten Eiage derl x 6-Matrix sind
erforderlich, weil auch eine Drehung des Indexellipsoides, die durch Einwirkung des
elektrischen Feldes entstehen kann, beschrieben werden muf3.

Die optische Klassifikation von Kristallen (Born u.a. 1993; Weber 1993) beruht auf
den Symmetrieeigenschatften ihrer Kristallstruktur, aufgrund derer man sie in optisch
isotrop, einachsig oder zweiachsig einteilt. Optisch isotrope Kristalle haben ein punkt-
formiges Symmetriezentrum, so daf’ der Brechungsindex n, = n, = n, rich-
tungsunabéngig ist. Einachsige Kristalle wie LithiumniobatifN\bO3) zeigen eine
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Symmetrie ihres optischen Verhaltens iglzch einer einzigen drei- odedherzhli-

gen Hauptachse, die nach Konvention gi&chse ist und als optische Achse des Kri-
stalls definiert wird. Dann ist, = n, = n, der Brechungsindexif die ordentliche
Polarisationsrichtung und, = n. der Brechungsindex der aul3erordentlichen Polari-
sationsrichtung. Bei zweiachsige Kristallen ist die Symmetrie geringerniing, und

n. sind paarweise voneinander verschieden.

B.2.2 Modulatoren

Ein Kristall kann unter Ausnutzung des elektrooptischen Effekts dazu herangezogen
werden, einen Lichtstrahl in seiner Inte@dsioder Phase zu modulieren. Der Kristall
wird nachfolgend als Quader deahge L mit quadratischen Stirrdthen der Kan-
tenlanged angenommen. Im longitudinalen Betrieb liegen die Elektroden, an die die
modulierende Spannung angelegt wird, auf derden Lichtein- und austritt vorgese-
henen Stirntichen des Kiristalls. Liegen die Elektroden dagegen seitlich, also parallel
zum Lichtstrahl, spricht man von transversalem Betrieb des Modulators. @ngigh

von der Betriebsart empfiehlt es sich, die Spannung immer in Richtung der Achse an-
zulegen, entlang der der elektrooptische Effekt asénksten ist. Er LiNbO; ist dies

die optische Achse, da; deutlich gbler ist als digibrigen Elemente des elektro-
optischen Tensors.

Bei einem longitudinal betriebenen Modulator entsteht keine Phasenverschiebung zwi-
schen den beiden Polarisationsrichtungen des einfallenden Lichts, transversal dagegen
schon. Daher befigt ein transversal betriebener Phasenmodulator am Eingang linear
polarisiertes Licht, wobei die Polarisationsrichtung parallel zu der Richtung des elek-
trischen Feldes liegen mul3. Bei einem transversal betriebenen latemsitulator

wirde man dagegen die Polarisationsrichtung des einfallenden Lichtés’wrehen,

um durch Anlegen einer Spannung eine Drehung der Polarisationsrichtung zu errei-
chen und so mittels eines nachgeschalteten Analysators die Iatemsitiulieren zu
konnen.

Um bei einem transversal betriebenen Phasenmodulator eine latemstulation zu
verhindern, ist also linear polarisiertes Licht erforderlich. Dessen Polarisationsrich-
tung, die Strahleinfallsrichtung und die Kristallachseirssen passend zueinander ju-
stiert sein.

Bei Anlegen einer Spannung vé@lhsich der Kristall wie ein Kondensator. Im trans-
versalen Betrieb kann man diarfeine bestimmte Modulationsamplitudg,,q auf-
zuwendende Spannungsamplitude,. durch ein kleines Aspektvegltnisd/L des
Kristalls verringern. Br grol3e Strahlaperturen ist jedoch die Bandbreite begrenzt (Ab-
schnitt B.2.3). Im longitudinalen Betrieb dagegen ist die aufzuwendende Spannungs-
amplitude unabaingig von der Strahlapertur, allerdings begt man generell hohe
Spannungen und transparente Elektroden.
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B.2.3 Transversal betriebener Phasenmodulator

Im Laboraufbau be#gt die Apertur des offenen Strahls im Referenzarm nur etwa
3mm (Abschnitt 3.1.5), weshalb sicliuf den dort einzubringenden elektrooptischen
Phasenmodulator ein transversaler Betrieb anbietet. Es wird nun berechnet, welche
Amplitude U, der am elektrooptischen Kristall anliegenden Wechselspannung be-
notigt wird, um die nach Gleichung (2.45) erforderliche Amplitude der Phasenmodu-
lation vonA,,.q ~ 0,20928)\y ~ 274 nm zu erreichen.

Im transversalen Betrieb ig€ = (0 0 FE), und aufgrund der Symmetrieeigenscharf-
ten desLiNbO3-Kristalls vereinfacht sich der elektrooptische Tensor (Yariv 1997), so
dal3 ausgehend von Gleichung (B.4)

1’2 T 0 —T22 T13
, , , y? 0 T92 T3 0
2yt oz 22 0 0 rs _
n2 + n2 + n2 + 22 0 - 0 é)j =1 (B.5)
2wz 51 0 0
2xy —7T99 0 0

gilt, was sich zu

1 1 1
z? (—2 + T13E) + 4/ (—2 + r13E> + 22 (—2 + 7’33E) =1 (B.6)
n n n

vereinfacht. In der longitudinalen Konfiguratiorave der Schnitt durch das Zentrum
des Index-Ellipsoids senkrecht zum Wellenzahlvektor ein Kreis mit Radits’ +
r13E)7'/2, und beide Polarisationsrichtungenignfen dieselbe Veimerung. In der
transversalen Konfiguration dagegen ist die Schadktfé eine Ellipse mit den Halb-
achserangen(1/n2 4+ ri3E)~Y2 und(1/n? + r33F)~'/2, so daR eine Drehung der Po-
larisationsrichtung raglich wird. Zur reinen Phasenmodulation muf3 die Polarisation
des zu modulierenden Lichts also koplanar mit einer der Kristallachsen sein, idealer-
weise mit derz-Achse, weil dann wegen; > 3 eine geringere Spannung ausreicht.
Die induzierte Brechungsindarderung ist darfn

1 - nZ)ngE
¢ \/ 1/712 + 7"33E 2
Das Licht erdhrt beim Passieren des Kristalls die optische Agéanderung’ =

LAn = Lndrs3E/2. Ersetzt mantE = U/d und Ibst nachU auf, so resultiert die
Spannung

An=n (B.7)

2 d
U= —T B.8
die an den Kristallelektroden angelegt werden muf3, um einen optische@amyegt
unterschied” zu induzieren. Die Kapaiit des Kristalls betigf

Ld
C(crystal = &0 57‘7 =¢&0&r L. (Bg)

2Fire < 1gilt 1—(1+¢)"/2=¢/2.
8cp = 8,8542107 12 AsV-Im!
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Aufgrund der gegebenen Strahlapertur B(anm wurde fir die quadratische Stirn-
flache des Kristalls die Kantéiged = 5 mm gewahlt. Um die mechanische Stabi-
litat des Kristalls zu geahrleisten, wurde seineange aufL. = 6 cm begrenzt. Er
LiNbOs ist n. = 2,16 undrss = 30,9pm V! (Deltronic Crystal Industries 2001).
Bei jedem Passieren des Kristalls ist eine optische #eggi@nderung der Ampli-
tudel’ = A,.q = 274nm zu erreichen. Geafd Gleichung (B.8) beigt damit die
Amplitude der an den Kristall anzulegenden WechselspanfiRg. = 147 V. Die
Kristallkapaziat betagt nach Gleichung (B.9) theoretis€h. .1 ~ 16 pF. Mit einem
MeRgeat (ELV Elektronik, Bausatz LCR 2100) wurde die Kaparitu (26 + 1) pF
bestimmt, wobei in diesem Wert auch Leitungs- und Streuk&jtenitenthalten sein
konnen.

B.2.4 Serienschwingkreis zur Ansteuerung des Kristalls

Im Fall der Phasenmodulation mittels des Piezoaktuators (Abschnitt 3.1.5) lag die Am-
plitudeU,,,.q der Steuerspannung direkt am Piezoaktuator an. Bei der elektrooptischen
Phasenmodulation ave es vorteilhaft, wenn die Amplitud€.,, s, = 147V der am

Kristall anliegenden Wechselspannung nicht direkt von der Steuerspannungsquelle er-
zeugt werden muf3. Wie nachfolgend dargelegt wird, gelingt es mittels einer passiven
Impedanztransformation in Form eines resonanten Serienschwingkreises (tigteen
Ausgangsspannung und -leistung des Funktionsgenerators um mehr als eine Grenord-
nung zu reduzieren.

Zum Betrieb des elektrooptischen Phasenmodulators muf3 die Stlyymes 150 pF
aus der Kristallkapzit C, . Und smtlichen parasitren Leitungs- und Streukapa-
zitaterf mit der Modulationsfrequenz,,,, = 10 MHz umgeladen werden. Der da-
bei entstehende Scheinwechselstrom der Amplithide = wimod Cimod Ucrystat MUl3
ohmsche Widerginde der GesamtoideR,,.q Uberwinden. Die Spannungsquelle muf3
daher die Leistung

Pmod - IzlodRmod/2 - (Wmod C(mod Ucrystal)2 Rmod/2 (BlO)

zur Verfugung stellen. Wrde man den Kristall direkt an eine Spannungsquelle an-
schliel3en (Abbildung B.8nks), so ware der ohmsche Widerstand péndurch deren
Innenwiderstandr;,, gegeben. BeR;, = 502 ware P,.,q = 1,2W. Hochfrequenz-
generatoren dieser Leistungsklasse sind aufwendig und entsprechend teuer. Beispiels-
weise leistet der Funktionsgenera&tater zum Betrieb der piezoelektrischen Phasen-
modulation herangezogen wurde, bei mittlerer Belastung nur@ufVv.

Um den elektrooptischen Phasenmodulator dennoch mit einem Funktionsgenerator be-
treiben zu Bnnen, mul’ daher der Innenwiderstand der Spannungsquelle von den Ver-
lusten auf den unmittelbaren Zuleitungen zum Kristall entkoppelt werden. Dies kann

“Die GroRe der parasiten Leitungs- und Streukapa#ien konnte im Zuge der in diesem Abschnitt
beschriebenen Entwicklung eines Schwingkreises aufgrund von gemessenen Resonanzfrequenzen die-
ses Schwingkreises abgeattt werden. Bei sauberertarbeiten betrug@',,,q nie weniger ald 20 pF.

SHewlett-Packard 33120A. Der Funktionsgenerator liefert bei einer Ausgangsimpeda# Qon
maximalU,,.q = 10V, was einer Leistung void1 mW entspricht.
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Rmod
Umod €08(Wmodt) Umod €08(Wmodt) <30
C'mod _ : _ mod
= R . Lin Bl Lmoa 150 pF
Rmod = Fin e 0.0 BN 17,1

Abbildung B.8  Ansteuerung des elektrooptischen Phasenmoduldtorks. Bei statischer
Ansteuerung des Kristalls der Kapa#it,,,.q fliel3t der Lade- und Entladestrom durch den
Innenwiderstand der Spannungsqueiechts. Entkopplung des Innenwiderstandes der Span-
nungsquelle von der Kapaititmittels eines induktivebbertragers. Die Resonanzfrequenz des
Serienschwingkreises stimmt mit der gevechten Modulationsfrequeiiberein.

mittels eines induktivetbertragers geschehen (Abbildung Beghts). Dessen ein-
gangsseitige Induktivétt Z;, wird mit der Spannungsquelle verbunden, und seine aus-
gangsseitige Induktivétt L,,,.q ist Teil eines Serienschwingkreises. Der Serienschwing-
kreis besteht aus der Induktigttl,,.q, der Kapazit C,,,q und einem ohmschen Wi-
derstandR,,.q, der auch die Wirbelstromverluste im Kern désertragers enit. In
dieser Konfiguration gleicht der Funktionsgenerator nur noch die Verluste dyrch
aus, vahrend der Serienschwingkreis resonant betrieben wird.

Geht man davon aus, daf3 im Schwingkreis nur die vorgenannte Leisturi wow
verbraucht werden darf, so dakf,.q genaf Gleichung (B.10) die obere Grenze von
3 Q nichtuberschreiten. Der Widerstand der Leitungen ist verrémsigbar, allerdings
mufd der Spulenkern béi) MHz ebenfalls mit sehr geringen Wirbelstromverlusten
arbeiten. Daher wirdifr demUbertrager das Kernmaterial K1 (Epcos AG) verwendet.
Ferner mul3 das Ved#tnis L, / L,,.q hinreichend klein sein, damit der Stromflul? durch
den Innenwiderstand des Funktionsgenerators gering bleibt.

Angesichts des geringen Wertes, dar k,,,q zulassig ist, kann die Resonanzkreisfre-
quenz geaherf werden alsvyoq ~ (Lmod Cimod) /2. Mit der Modulationsfrequenz
Wmod/2m = 10 MHz wird dannLZ,,,q = 1,7 uH. Diese Induktiviat ist bei dem verwen-
deten Kern (Epcos AG, Kern B65531D0025A001) dugcWicklungen zu erreichen.
Eingangsseitig werde? Wicklungen gewickelt, so daR;, = Ly.q/16 = 0,1 xH.
Folglich flie3t durch den Innenwiderstand der Spannungsquellé fiérdes Stroms
im Schwingkreis.

Der GutefaktorQ = (Luoa/Cmod)'?/Rimoa €ines Serienschwingkreises charakteri-
siert einerseits die resonaritiertbhung@ (1 — (2Q)2)"Y2 ~ Q fur Q > 5 der
Kondensatorspannuhgn Vergleich zum quasistatischen Niveau, und andererseits die
HalbwertsbreiteAw = wy /@) der Resonanzkurve (Gerthsen und Vogel 1993). Im vor-
liegenden Fall ist)y = 35,5. Bei mittlerer Belastung des Funktionsgeneratorsdugtr

%Die Resonanzkreisfrequenz, eines RLC-Serienschwingkreises ist exakt durch die Beziehung
w2 = (1/LC) — (R/2L)? gegeben (Gerthsen und Vogel 1993).

’Beim Vergleich zwischen angeregten Schwingungen mechanischer und elektromagnetischer Art
entspricht die mechanische Auslenkung der Kondensatorladung.
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dessen Ausgangsspannungsamplitige= 5V. Dann resultiert eine Spannungsam-
plitude am Kristall vonUg,ysia1 = @ Unoa = 177 V. Demnach rif3te die Leistung des
Funktionsgenerators ausreichen, um die erforderliche Amplitudé/voRn.; = 147V

zu erreichen. Die Halbwertsbreite der Resonanzkurveagefsy = 0,3 MHz und ist
daher breit genug, damit die Spannungsamplitude am Kristall nicht zu sehr durch tem-
peraturbedingte Resonanzdriften beeinfluf3t wird.

Die erarbeiteten KenngRen von Kristall,Ubertrager und Serienschwingkreis soll-
ten demnach ausreichen, um mittels eines Funktionsgeneratorgrdigfoptische
Koharenzmikroskopie erforderliche Amplitude der Phasenmodulation zu erreichen.

B.2.5 Justagestrategie

Die bei der elektrooptischen Phasenmodulation prinzipiell involvierten Komponenten
des Referenzarms sind der Kollimator, ein Polarisator, der die Phase modulierende
Kristall und ein Spiegel. Diese vier Komponentefisaen korrekt aufeinander ausge-
richtet sein, damit es nicht zur Intersggmodulation des Lichtstrahls kommt.

Daher wurde der Kristall auf seiner dem Kollimator zugewandten Siché anti-
reflexbeschichtet und auf der gegéerliegenden Stirrdiche hochreflektierend be-
schichtet. Damit sind Kristall und Spiegel richtig zueinander justiert. Der Kristall wird
auf einer Vorrichtung (New Focus 9082) montiert, die es erlaubt, die laterale Positi-
on jeder Stirnfhiche relativ zur optische Achse zu verschieben, ohne die Position der
jeweils anderen Stirrdche wesentlich zu vandern.

Auf diese Weise kann der Kristall bei ausgebautem Polarisator auf die optische Ach-
se des Kollimators ausgerichtet werden, indem die detektierte Lichtleistung maximiert
wird. AnschlieRend kann der Polarisator eingesetzt werden und ebenfalls durch Ma-
ximierung der Lichtleistung justiert werden. Abschliel3end wird die Polarisationsrich-
tung des durch den Polarisator transmittierten Lichts so gedreht, dafl3 sie parallel zu
dem elektrischen Feld zwischen den Kristallelektroden liegt.

B.2.6 Quasistatische Phasenmodulation und Seiteabder

Wird die Phase im Referenzarm mit einem piezoelektrisch bewegten Spiegel modu-
liert, wirkt die Phaseanderung nahezu instantan auf das Licht. Bei Verwendung des
elektrooptischen Modulators dagegen mul3 gegebenenfalls die Laufzeit des urchts f
den Hin- und Rickweg durch den Kristall derdnge L beriicksichtigt werden, weil

sich der Brechungsindex des Kristalls zwischen dem Ein- und Austritt einer Wellen-
front andert. Diesiihrt dazu, dal3 die Phase nicht mehr harmonisch moduliert wird.

Denn sei zu einem Zeitpunktdie am Kristall anliegende Wechselspannung extre-
mal und sei fernet,,. die Zeit, die eine Welle zum Durchlaufen des Kristalls
berbtigt. Dann ist die Phasenvégerung @ir die Wellenfront extremal, die zum Zeit-

punkt ¢ — t.ysta1/2 in den Kristall eintritt. Wellenfronten, die zu den Zeitpunkten
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t — taystal Odert eintreten, erfahren eine geringere aber untereinander gleich grof3e
Phasenvekzgerung. Folglich sind aufgrund der Laufzeit durch den Kristall die resultie-
renden maximalen und minimalen Phasenvgezungen jeweils geringer odeib@er,

als dies bei einer statischen Spannung der FallewFerner sind die Extremstellen
der Phasenvetgerung zeitlich gegérber dem Spannungsverlauf verschoben, und die
resultierende Phasenvégerung ist nicht mehr rein harmonisch.

Fur den zu verwendendeniNbOs-Kristall der LangeL. = 6 cm und die Modula-
tionsfrequenz,,,.q = 10 MHz kdnnen diese Effekte jedoch vernaa$digt werden.
Denn das Licht bestigt zum Durchlaufen des Kristalls die Zejt,x.n = 2L n./c =
2-0,06m-2,16/(3-10°ms™') = 8,64 - 10~ s. Dagegen dauert ein Modulationszy-
KIS Thnoa = 1077s = 116 terysta1. Damit dreht sich die Phase der Modulatioatwend
der Passage einer Wellenfront durch den Kristall nur3@of ¢.,ysta1/Tmoa = 3,1°.
Insofern kann die Phasenmodulation als quasistatisch angenommen werden.

Phasen- und Frequenzmodulatiotnken nicht streng voneinander getrennt werden
(Meschede 1999). Denn ahgig von der Modulationsamplitude entstehen im Fre-
guenzspektrum einer phasenmodulierten Welle Sedtedér, deren Frequenzen um
ganzzahlige Vielfache der Modulationsfrequenz von der Grundfrequenz der Welle ab-
weichen. Kann man die in den Seitémuoerniubertragene Leistung im Vergleich zu
der bei der Grundfrequenibertragenen Leistung verna&higen, spricht man von
Phasenmodulation, anderenfalls von Frequenzmodufaf®i der gera? Gleichung
(2.45) erforderlichen Modulationsamplitudg,.q =~ 0,20928)\, Ubertragen aber nur
wenig€ Seitentander Leistung. Angesichts des groRen ¥triisses zwischen Licht-
frequenz:/ )y = 2,3-10'* Hz und Modulationsfrequenid)” Hz liegen die Seiterdnder

in unmittelbarer Umgebung der Grundlichtfrequenz, weshalb sie die Interferenz im
Detektionsarm nicht beeinflussen.

8Phasenmodulation liegiif Modulationsamplitudent,,.q mit 2kyAoa < 1 vor, Frequenzmodu-
lation bei Modulationsamplituden mitcy A,...q > 1 (Meschede 1999).

OFir 2koAmea = 2,4 sind primér nur die acht Seitefiimder betroffen, die symmetrisch um
die Grundfrequenz liegen (Meschede 1999). Dieser Fall ist vergleichbar mit der bei dem optischen
Koharenzmikroskop erforderlichen Modulationsamplitude, denn bgiq =~ 0,20928)\, betagt
2 koAmod = 2.6.






Anhang C

Medizinisches Umfeld

Hier werden medizinische Aspekte zusammengestellt, die zumaviehsis der klini-

schen Bedeutung der endoluminalen Mikroskofiredie Diagnose von Neubildungen

und deren Vorstufen dienen. Dabei liegt der Schwerpunkt auf den Hohlorganen des
Verdauungstrakts. Es wird kein Anspruch auf eine valislige oder ausgewogene Dar-
stellung erhoben, und es werden bevorzugt Themen angesprochen, die die Einordnung
der Ergebnisse der Kapitel 3 bis 5 untétzen.

C.1 Anatomie der Hohlorgane des Verdauungstrakts

Die Wande der Hohlorgane des Verdauungstrakts bestehen aus mehreren Schichten
(Abbildung C.1), deren Abfolge bei den verschiedenen Organen anatomisch vergleich-
bar ist. Je nach Funktion des Organes fallen diese Schichten unterschiedlich aus. Tradi-
tionell erfolgt eine Gruppierung in Mucosa, Submucosa, Muscularis externa und Tuni-
ca adventitia. Die innerste, an das Lumen grenzende Schicht ist die Mucosa. Sie selbst
besteht von innen nach aufen aus Epithel, Lamina propria mucosae und Muscularis
mucosae. Das Epithel ist als Schleimhaut miagan ausgestattet. Die Lamina propria
mucosae besteht aus Bindegewebe und ist mi&aai und Nerven durchzogen. Die
Muscularis mucosae ist einéigne Schicht aus Muskelzelferunterhalb der Mucosa
befindet sich die Submucosa. Sie ist eine Bindegewebsschicht, die die Verschiebbarkeit
zwischen Mucosa und Muscularis externa égticht. Die darunterliegende Muscula-

ris externa besteht aus einer inneren Ringmuskulatur und aufsgren Bngsmus-
kulatur. Die Tunica adventitia begrenzt das Organ und erlaubt seine Verschiebbarkeit
relativ zu seiner Umgebung.

Die Wand de®sophagus ist innen mit unverhorntem Plattenepithel ausgekleidet. Sei-
ne Oberfache ist glatt und leicht in Richtung d@sophagusverlaufs gefaltet. @so-

LAhnlich wie die Muscularis externa ist diese auch innen zirkular und auRen longitudinal struktu-
riert. Sie ist mutmaflichifr Kontraktionen der Orsen zu deren Entleerung verantwortlich (Bloom und
Fawcett 1975).

147
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Tunica adventitia ~ Bindegewebe

fongitudinal } Muscularis externa Muskel
zirkulér

Submucosa Bindegewebe
Muscularis mucosae Muskel
Lamina propria mucosae p Mucosa Bindegewebe
Epithel Schleimhaut

Abbildung C.1  Laminarer Aufbau der \&nde der Hohlorgane des Verdauungstrakts. Die
Tunica adventitia kann nach au3en atzéich eine Plattenepithelschicht enthalten. Die in der
Medizin Ubliche Einteilung in vier Hauptschichten erscheint dem Laien anatomisch nicht be-
sonders logisch. Zwar stellt die Mucosa eine funktionale Einheit dar, allerdings geht dabei ver-
loren, dal3 die Organwand sehr einfach als Epithel und zwei Muskelschichten, die alle jeweils
durch Bindegewebe getrennt sind, kategorisiert werdemte.

phagus gibt es bis in die Submucosa reichendes®m, die einen Schleim zum Schutz
der Epitheloberfiche absondern. Diese i3en sind jedoch nicht von besonderer Re-
levanz bei histopathologischen Fragestellungen. Das Plattenepith@sdphagus er-
scheint als homogene, kompakte Schichtung von Zellen aus bis zu56tlagen
Zellen (Pschyrembel 1982b).

Die Organe, in denen sich die Nahruinger Bngere Zeit aufélt, sind dagegen mit dem
drisenreichen Zylinderepithel versehen. Den Beginn der Auskleidung mit Zylindere-
pithel markiert die zickzackirmige Z-Linie innerhalb der in der gastésophagealen
Ubergangszone am unteren Ende @s®phagus. Die Disen werden auch als Kryp-

ten bezeichnet und stellen meist kegetfige Vertiefungen dar. Das Epithel umfal3t
nur wenige Lagen Zellen, so dal} sich bereits in geringer Tiefe zwischen ziseDr

das Bindegewebe der Lamina propria mucosae befindet. Die Geometrie id&mDr
ihre Packungsdichte und die in ihnrem Epithel enthaltenen Zelltypen sind die wesentli-
chen Merkmale zur Unterscheidung der Epithelien verschiedener Verdauungsorgane.

C.2 Neubildungen

Bosartige Neubildungen — umgangssprachlich als Krebs bezeichnet — sind in den west-
lichen Industrienationen und Japan eine der Haupttodesursachen. Die Weiterentwick-
lung von Diagnose- und Therapietechniken hat daher besondere ethische und ma-
krodkonomische Bedeutung. Digherlebensrate ist beiithzeitiger Erkennung beson-

ders hoch. Daher ist die Gesundheitspolitik zur Reduktion der Martadiimar auf
Fruherkennungsprogramme angewiesen. Gleichzeitig sind jedoch geradéifakséarr

dien schwer diagnostizierbar. Hierdurch steigen die Anforderungen an die Leistungs-
fahigkeit der zur Veiigung stehenden Diagnoseverfahren.
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Todesursache Klassifikation| Sterbedlle
nach ICD 10| [1/10%] | [%]
Alle Krankheiten und FolgeaulRerer Ursachenn A00—-T98 | 1.031,0 | 100,0

Krankheiten des Kreislaufsystems 100 - 199 494,7 | 48,0

Neubildungen C00 -D48 263,5 | 25,6

Bosartige Neubildungen C00 - C97 256,8 | 249

der Verdauungsorgane C15-C26 85,9 8,3

der Atmungsorgane und sonstiger C30-C39 485 4,7
intrathorakaler Organe

der Brustdiise C50-C50 21,7 2,1

Krankheiten des Atmungssystems JO0 —J99 62,7 6,1

Krankheiten des Verdauungssystems KOO — K93 48,9 4,7

Verletzungen, Vergiftungen und bestimmte| S00 —T98 41,5 4.0
andere Folge@aul3erer Ursachen

Endokrine, Erahrungs- und EOO0 - E90 28,4 2,8
Stoffwechselkrankheiten
Symptome und abnorme klinische und ROO — R99 27,5 2,7

Laborbefunde, die anderenorts nicht
klassifiziert sind

Tabelle C.1  Sterbedlle in Deutschland klassifiziert nach Todesursachenadel@D 10 (n-
ternational Satistical Classification of Diseases and Related Health Problems, 10. Revision)
fur das Jahr 1999 (Statistisches Bundesamt 1999). Aiiiigesind nur Kategorien und im Falle
der hsartigen Neubildungen Unterkategorien, bei denen der Anteil der Si#ebeiindestens
2% betriagt. Ausgehend von einer Bakerungszahl vois2 - 106 entfallen auf die bsartigen
Neubildungen der Verdauungsorgaite766 Sterbedlle.

C.2.1 Pravalenz von Neubildungen der Verdauungsorgane

Nach den Erkrankungen des Kreislaufsystems stehea@&aelle C.1 diedsartigen
Neubildungen mit einem Anteil vo26% als Todesursache in Deutschland an zweiter
Stelle. Die ldsartigen Neubildungen der Verdauungsorgane haben dabei einen Anteil
von 8,3% aller Sterbédlle, das sind gut0.000 Sterbeélle. Sie sind demnach bedeu-
tender als alle anderé&rkrankungen der Verdauungsorgane zusammen. Folglich sind
in den medizinischen Disziplinen, die sich mit der Diagnose und Therapie von Krank-
heiten des Verdauungstraktes bedtgen, also in chirurgischer Endoskopie, Gastro-
enterologie und Viszeralchirurgie, die Erkennung und Therapie von Neubildungen das
zentral diskutierte Thema.

’Die Krankheiten des Verdauungssystems sowie die endokrineahiEmgs- und Stoffwechsel-
krankheiten summieren sich Zu6% aller Sterbeille.
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C.2.2 Neo-, Hyper-, Meta- und Dysplasien

Die Neoplasie bezeichnet die eigendynamische Neubildung von Gewebe im Sinne
der Neubildungen aus Tabelle C.1. Je nach Grad dieser Eigendynamik spricht man
von benignen oder malignen Neoplasien. Sie wird verursacht durch ein Umgehen der
Apoptosé und mehrfache Mutationen. Epitheliale Neoplasien werden als Karzinom
bezeichnet.

Dagegen bezeichnet die Hyperplasie eine Zellvermehrung, die dufédre Ursachen
stimuliert wird und mit deren Wegfall endet. Bei der Metaplasie werden Zellen einer
differenziertel Gewebeart in die einer anderen Gewebeart reversibel umgewandelt,
ublicherweise stref3induziert, beispielsweise durch eineliadtmg.

Die Dysplasie bezeichnete eine abnormale Ze#lwderung, die sich zickbilden
oder zur Neoplasie wandeln kann (Pschyrembel 1982c). Der Begriff ist mittlerweile
hinfallig. Die Dysplasie wird nach der neueren WHO-Klassifikation als niedrig mali-
gne Neoplasie benannt im Gegensatz zu der hochgradigen Neoplasie.

Neo-, Hyper-, Meta- und Dysplasi@knen unter dem Begriff derdsion zusammen-
gefaldt werden, der allgemein eine epitheliale Unreg&ligkeit bezeichnet.dsionen
konnen ausgedehnt, foRalder multifokal sein.

C.2.3 Kilassifikation epithelialer Tumore

Tumore in den Verdauungsorganen haben ihren Ursprung meist im Epithel. Von dort
breiten sie sich lateral oder axial aus. So unterscheidet man flache, abgesenkte oder
hervorstehendedsionen. Ihre Wachstumsrichtung und -geschwindigkeit bedingt die
Malignitat. Beispielsweise bétigen aus der Wand herauswachsende Neoplasien in
der Regel&nger als flache oder abgesenkte Neoplasien, bis sie die Submucosa infil-
trieren und es zu der damit verbundenerbéten Metastasierungsgefahr kommt.

Fur die Systematisierung der individuellen Therapie ist eine allgemeine Klassifika-
tion der Tumore unabdingbar. Die Klassifikation umfal3t 8ging und dasGra-

ding (Tabelle C.2). Unter derfitaging einer Lasion versteht man die Einordnung ihrer
makroskopischen Ausdehnung, speziell interessiert die laterale Ausdehnung und die
Infiltration in bestimmte anatomische Schichten. Etabliert hat sich hierzu das TNM-
Systeni. Beim Grading unterscheidet man den Differenzierungsgrad auf mikroskopi-
scher Ebene. il dasGrading ist daher eine histologische Auswertung erforderlich.

3programmierter Zelltod

“Differenziertheit im pathologischen Sinn ist die strukturelle und funktionelle Angleichung von Tu-
morgewebe an das urgpgliche Gewebe. (Hoffmann-La Roche AG 1999). Dabei liegen bei hochdif-
ferenziertem Gewebe die Zellen reguior, wahrend bei undifferenziertem Gewebe eine ausigpr
Atypizitat vorliegt.

Sauf ein sehr kleines Arreal besémkt, also beinahe punkifmig

®Die Abkiirzung &hlt mit T, N und M die ersten drei Buchstaben auf, die zum Bilden der Klassifika-
tionscodes bein®taging herangezogen werden (Tabelle C.2). Dennoch wird dielwshkng allgemein
beziglich der Klassenifr sowohlStaging als auchGrading verwendet, umfal3t also T, N, M, R und G.
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Saging Grading
Ausdehnung des regionale Lymph- Differenzierungsgrad
Primartumors knotenmetastasen
TX | unbekannt NX | unbekannt GX | unbekannt
TO | kein NO | keine
Tis | Tumorin situ
T1 | Submucosa N1 | geringer Befall G1 | gut differenziert
T2 | Muscularis externa N2 | maRiger Befall G2 | maRig differenziert
T3 | Tunica adventitia | N3 | starker Befall G3 | schlecht differenziert
T4 | Nachbarorgane G4 | undifferenziert
Fernmetastasen postoperativer
Residualtumor
MX | unbekannt
MO | keine RO | kein
M1 | vorhanden R1 | mikroskopisch
R2 | makroskopisch

Tabelle C.2 TNM-System (Pschyrembel 1982d) der UICGn{on Internationale Contre le
Cancer) zum Staging und Grading von Tumoren. Als Kriterium iir die Einordnung in die
Kategorien TO bis T4 ist hier die laminare Infiltrationstiefe angegeben. Dies soll aber nur der
Orientierung dienen, da die Kriterien meist organspezifisch von medizinischen Gesellschaften
empfohlen werden und entsprechend uneinheitlich sind. Die Kategorie M1 kann durch Codes
aus drei GroR3buchstaben argt werden, die den Ort der Fernmetastase angeben.

Hierzu wird eine Gewebeprobe entnommen, eiimBschnitt angefertigt, eingaft
und im pathologischen Labor mikroskopiert. Die Daugrdiese Prozedur béigt bei
Gefrierschnitten ein bis zwei Stunden, normalerweise aber mindestens einen Tag.

C.3 Endoskopische Tumorerkennung

Die Diagnose von Krebs im Verdauungstrakt bedient sich déringien Korpeoff-
nungen zum Eirfhren abbildender oder bildgebentérstrumente. Sie beginnt mit
der visuellen Lokalisation von veaghtigen lasionen. Nach der Lokalisationirssen
Saging und Grading mittels Biopsie erfolgen.

Den nach wie vor g@ifdten Stellenwert hat die konventionelle Endoskopie mit flexiblen
oder, wo ndglich, starren Systemen, die sich zur Darstellung meist der Videotech-
nik bedienen. Das Endoskopbild dient allein zur Lokalisation vasianen. Bei der

’Zwar gibt den neueren Ansatz der virtuellen Endoskopie, bei dem aus den Bilddaten eines Magnet-
resonanztomographen der Verdauungstrakt dreidimensional rekonstruiert und in der perspektivischen
Sicht eines Endoskopes dargestellt wird (Rogalla u.a. 2000). Angesichts der geringesulgiftier
Tomographen &nnen aber bislang nutdsionen ab einem Durchmesser von edwam registriert wer-
den, so daf3 der Nutzeiirfdie Fiiherkennung bezweifelt werden muf3. Aufgrund der ausschlie3lichen
Profilometrie kann kei®taging oderGrading erfolgen.
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photodynamischen Diagnostik kann der Kontrast zwischen Neoplasien und gesundem
Epithel verbessert werden, indem eine Substanz verabreicht wirdbdreeinen Me-
tabolismus bevorzugt in neoplastischen Zellen in ein Fluorophor gewandelt wird.

Bei der VergbRerungsendoskopie kommen sogenannte Lupen- bzw. Miniendoskope
zum Einsatz, die durch den Arbeitskanal eines Standardendoskopes geschoben wer-
den lonnen. Sie haben einen Durchmesser (dfr 1) mm und einen Arbeitsabstand

von (3 4 2) mm, was zu einer Aufisung von 1 um fithr®, die natirlich aufgrund

des fehlenden Kontrasts nicht zur Darstellung der Zellmorphologie genutzt werden
kann. Lupenendoskope werden Blsersichtsendoskop bei Katheteranwendungen in
engen Hohlorganen, beispielsweise in der Neuro- und Thoraxchirurgie, oder aber bei
der Pit-Pattern-Diagnose (Kudo u. a. 1996) im Verdauungstrakt eingesetzt. Bei der Pit-
Pattern-Diagnose wird das Epithel mit einem Farbstoff benetzt, der sich in disemr
(pits) sammelt und bei entsprechender Véfggrung so eine Beurteilung der Form der
Driisen erlaubt. Das beobachtete Mustet attern) wird dann einem Neoplasietyp
zugeordnet. So kan el®aging indirekt durchgefihrt werden, wobei die Unsicherheit
hoher liegen muf3 als bei dem histologischen Standard.

C.4 BARRETT-Osophagus

Infolge einer chronischen Reflégophagitis knnen sich inDsophagusepithel gastrale
oder intestinale Metaplasien ausbilden. Histologisch handelt es sich also um den Er-
satz von differenziertem Plattenepithel durch Zylinderepithel. Diese Erscheinung wird
als BARRETT-Osophagu¥ bezeichnet. Die Diagnose basiert auf einer Biopsie mit an-
schlieender histologischer Untersuchung (Ott u. a. 2000).

Der andauernde Eriindungsreiz kann Genominstakiliéen und detubergang zu spe-
zifiziertem, metaplastischen, intestinalen Epithel mit einem 30-fach gesteigerten Ade-
nokarzinomrisiko bewirken (Riede u. a. 1989b). DaRBETT-Epithel wird durch sei-

ne villdse Struktur bei gleichzeitgem Vorhandensein von Becherzellen identifiziert. Es
kann fokal oder als zusammeiigendes Arreal auftreten. Innerhalb de\RRETT-
Metaplasie kann sich dann, meist fokal oder multifokal, eine niedrig oder hochgradig
maligne Neoplasie entwickeln.

Sowohl die BARRETT-Metaplasie als auch dieARRETT-Neoplasie sind mittels der
konventionellen Endoskopie schwer zu identifizieren. Ist der®ETT-Osophagus
endoskopisch sichtbar, wird generell eine Vierquadrantenbiospie in régejen Zeit-
abstinden empfohlen (Ott u. a. 2000). Bei der Vierquadrantenbiopsie werden im ver-
dachtigenOsophagusabschnitt im Abstdhgon 2 cm je vier Biopsien bei den Orien-

8Bei den Herstellern herrscht die Unsitte vor, nur VéRgrungen ihrer Instrumente anzugeben, was
angesichts einer fehlenden Referenz als sinnfrei gewertet werden muf3.

SAbschatzung al9),61\/N.A. bei A\ = 600 nm

10Die Erkrankung wurde ursjinglich als mechanische Verlagerung der Kardiaschleimhaut vom Ma-
gen weg aufgrund einer Schrumpfung eines abgeheilten Ulcus fehlinterpretiert (Barrett 1950).

Abstand in Richtung der Speigdrenrichtung
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tierungern®, 90°, 180° und270° entnommen. Diese Entnahme und Auswertung von et-
wa 16 bis 24 Biopsien ist zeit- und kostenintensiv und belasténden Patienten. Die
Diskussion um die Biopsigtufigkeit wird eindeutig von dem Kosten-Nutzen-\élth

nis bestimmt, zumal die Effizienz der Vierquadrantenbiopsie zum Auffinden fokaler
Lasionen bezweifelt werden mul3. Hieare die Untersitzung durch die endolumina-

le Mikroskopieauf3erst hilfreich und anschenswert.

Die Therapie bei vorliegendemaARRETT-Osophagus besteht primin der Reduk-

tion des @urerefluxes, was lebenslang medikardsrdurch aurehemmende Proto-
nenpumpeninhibitoren oder einmal chirurgisch durch die Fundoplicatio erfolgen kann.
Experimentell werden aktuell auch Methoden der chirurgischen Endoskopie erprobt.
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