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Kapitel 1

Einleitung

Das gesamte Energiestoffwechsel-System des Menschen benétigt die Versorgung mit
Sauerstoff. Um dies zu gewédhrleisten, miissen jeden Tag in der Lunge 10.000 Liter
Luft ausgetauscht werden [1]. Mit jedem Atemzug gelangen somit auch Feinstaube,
Bakterien und andere Partikel in die Lunge [2]. Bei einem gesunden Menschen gibt es
Mechanismen, die dafiir sorgen, dass die Schadstoffe ihren Weg wieder nach draufien
finden. Hierzu werden diese in Mukus (Schleim) gebunden und aus der Trachea tiber
den Larynx in den Osophagus transportiert [3]. Eine groBe Rolle bei der Reinigung
spielen die auf dem Epithel sitzenden Zilien [4]. Bei diesen handelt es sich um ca. 6 pm
lange Héarchen mit einem ungefihren Durchmesser von 1 pm. Die Zilien fiithren eine
synchrone Schlagbewegung mit einer Frequenz von 10 — 20 Hz aus, durch welche der
Mukus Richtung Larynx transportiert wird [5, 6]. Sie sind umgeben von einer 5—7 pm
dicken, diinnfliissigen Schicht, der sogenannten periziliaren Fliissigkeit (PCL), welche
zusammen mit dem Mukus die Airways Surface Liquid (ASL) bildet [7].

Die am héufigsten genutzte Technologie zur Bestimmung der Zilienschlagfrequenz
stellt dabei die Hochgeschwindigkeit-Weitfeld-Videomikroskopie dar [8, 9]. Mit ei-
ner Hochgeschwindigkeitskamera kénnen durch Biirstenhistologie [10] entnommene
menschliche Zilien tragende Zellen [11] oder tierische ez vivo Praparate [12] unter-
sucht werden. Da dieses Verfahren eine Durchlichtbeleuchtung verwendet, ist die
Translation dieser Methode auf in vivo Messungen unmdglich. Pionierarbeiten auf
dem Gebiet der in vivo Visualisierung der Zilienbewegung leisteten Ricka et. al. [11]
mit der Laser-Specklevarianz-Bildgebung [13]. Die Auflésung von einzelnen Zilien
tragenden Epithelzellen ist mit diesem Verfahren nicht moglich. Die Eignung der
optischen Kohérenztomographie (OCT) [14] fur die Quantifizierung des Zilienschlages
wurde 2013 durch Liu et. al. demonstriert [15]. Durch eine hohe axiale Auflésung
konnte die durch den Schlag induzierte axiale Bewegung in einem A-Scan direkt
visualisiert werden. Weitere Arbeiten [16, 17] zeigten eine Detektion des Zilienschla-
ges bei niedrigeren Auflosungen, wobei fast ausschliellich die Intensitdtsvariation
des OCT-Signals zur Bestimmung der zelluldren Dynamik verwendet wurde. Neben
der intensitatsbasierten Detektion besteht mit der OCT auch die Moglichkeit die
Schlagfrequenz tiber die Auswertung des Dopplersignals zu bestimmen [18].

Der durch den Zilienschlag vermittelte Transport von Mukus und einzelnen Partikeln
wurde ebenfalls ausfithrlich ex vivo und in vitro untersucht [19, 20, 6, 21]. Mittels der
Hochgeschwindigkeit-Weitfeld-Videomikroskopie wurden dabei Transportgeschwin-
digkeiten zwischen 40 pm und 200 pm pro Sekunde gemessen [21]. Krankheiten z. B.
die primére ziliare Dyskinesie, die mit keiner bzw. einer stark verminderten Zilienak-
tivitdt [22] verbunden sind, zeigen, dass die Reinigung der Lunge nicht allein mit dem
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durch Zilien vermittelten Transport erfolgt. Andernfalls hétten die Betroffenen nicht
eine weitgehend normale Lebenserwartung. Neben der mikroskopischen Aktivitéit
der Zilien tragen auch makroskopische Transportprozesse wie die Atmung oder das
Husten zur Reinigung der Lunge bei [4]. Dabei spielen die Form und Konsistenz
des Mukus selbst eine entscheidende Rolle [4]. Ez vivo und in vitro Modelle stoflen
bei einer umfangreichen Analyse des Schleimtransports an ihre Grenzen, weil die
makroskopischen Mechanismen nicht abgebildet werden kénnen. Dieses wiirde die
vollstdndige Erhaltung des pulmonologischen Systems erfordern.

Es besteht daher bis heute keine einheitliche Vorstellung, wie genau die Reinigung der
Lunge durch Mukustransport erfolgt und welchen Anteil die einzelnen Mechanismen
daran haben [4].

Da eine detaillierte Kenntnis iiber den Transport einen wichtigen Beitrag bei der
Diagnose oder Entwicklung von neuen Therapieformen leisten kann, wird intensiv
an diesem Thema geforscht. Kiirzlich wurde erstmalig von Donnelly et. al. [23]
mit einem enormen technischen Aufwand Mukus- und Partikeltransport in einem
lebenden Tier visualisiert. Dies erfolgte durch die Verwendung eines Synchrotron
und der Talbot-Lau Rontgen-Interferometrie. Bei einem hohen technischen Aufwand
ist das Bildfeld mit einer Gréfle von 1 mmx 1 mm recht klein und die Auflésung
unzureichend, um valide Werte fiir die ASL zu erhalten.

Mit existierenden optischen Bildgebungsverfahren war es bisher nicht moglich, die
erforderliche Auflésung und Bildgebungsgeschwindigkeit zu erreichen die es erlaubt,
den Transport von Mukus in einem intakten Bronchialtrakt darzustellen. Dieses soll
die vorliegende Arbeit verdndern.

1.1 Krankheitsbild zystische Fibrose

Mukoviszidose (lat. mucus, ,,Schleim*; viscidus, ,zdh“), auch zystische Fibrose (CF)
genannt [24], ist eine Erkrankung, bei der eine Verdnderung des Mukus zu einer
Hemmung der mukoziliaren Reinigung fiihrt [25]. Die Ursache der CF liegt in der Mu-
tation im CFTR-Gen, welche autosomal-rezessiv vererbt wird. Die Mutation fithrt zu
einer Verminderung der Funktionsfdhigkeit bzw. vollsténdiger Blockierung des Chlo-
ridkanals, des sogenannten Cystic Fibrosis Transmembrane Conductance Regulators
(CFTR). Die Auswirkungen sind fiir den pulmonalen Trakt am gravierendsten, da die
verdnderten Eigenschaften des Schleims zu einer Stérung des mukoziliaren Transports
fithren. Aufgrund der Stérung kommt es zu vermehrten bakteriellen Infektionen, die
den Bronchialtrakt schadigen. Durch intensive Forschung konnte die Therapie in
den letzten 25 Jahren deutlich verbessert und die durchschnittliche Lebenserwartung
stetig auf 40 Jahre gesteigert werden [26]. Ein GroBteil der aktuellen medizinischen
Forschung zur CF lag bisher im Bereich der Zellbiologie und Genomik. Gerade zu
Beginn des 21. Jahrhunderts hat dies zweifelsohne zu einem ganz neuen Verstédndnis
der Krankheit und der biologischen Prozesse im subzelluldren Bereich gefiihrt. Unter
anderem konnten bisher mehr als 1900 verschiedene Mutationen des Gens identifiziert
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werden [27].

Auch wenn jetzt die Frage nach den grundlegenden Ursachen der Mukus-Transport-
storung geklart ist, gibt es bis heute immer noch zwei konkurrierende Hypothesen, wie
der Gendefekt zu einer Hemmung der mukoziliaren Reinigung fiihrt. So geht ein Teil
der Wissenschaftler davon aus, dass durch den Gendefekt die Abgabe von Chlorid-
Tonen in das ASL massiv reduziert ist, was folglich durch Osmose ein Einwandern
von Natrium-Ionen in das Epithel nach sich zieht und somit zum Austrocknen des
Mukus fithrt [28]. Ein anderer Teil vertritt die Hypothese, dass die CFTR vermittelte
Hydrogencarbonat-Sekretion (HCOs3™) gestort ist, wodurch HCO3™ extrazelluldr nicht
ausreichend zur Verfiigung steht [29]. HCOj3™ ist fiir eine Entfaltung der Muzine,
welche die strukturbildenden Bestandteile des Mukus darstellen, essenziell. Eine man-
gelnde Entfaltung fiihrt zu einem hochviskosen, klebrigen Schleim, der nicht mehr
ausreichend transportiert werden kann [29, 30]. Die Darstellung vom Mukustransport
und seine Beeinflussung durch Therapeutika konnte einen groflen Beitrag dazu leisten,
das Verstidndnis iiber die Folgen des Gendefektes auf die Hemmung des mukoziliaren
Transportes zu verbessern.

1.2 Untersuchung des Mukustransportes im Tiermodell

Fiir die Untersuchung von Stérungen des Mukustransportes bei CF steht ein Maus-
modell zur Verfiigung, welches atemwegsbezogene Symptome dieser Erkrankung
ausbildet. Dies wird durch eine Uberexpression des epithelialen Na™-Kanals (ENaC)
erreicht, welcher Natrium-Ionen aus dem Mukus entfernt und wie eine Stérung des
CFTR-Kanals zu einer Reduzierung der ASL, Erhéhung der Viskositdt des Mukus
und letztlich zu einer Hemmung des Mukustransportes fiihrt [31]. Bisher konnte
als Krankheitsparameter im Tiermodell nur die Uberlebenszeit oder die Dicke der
Mukusschicht post mortem gemessen werden. Die Dynamik des Mukustransportes
lief} sich nicht direkt studieren.

In einer Langzeitstudie an CF-Patienten konnte eine signifikante Verbesserung der
Lungenfunktion nach Gabe von isotoner Kochsalzlésung gegeniiber hypertoner Koch-
salzlosung gezeigt werden [32], ohne, dass der Mechanismus endgiiltig gekldrt werden
konnte. In dieser Arbeit sollte eine Methode entwickelt werden, durch welche ein Ein-
blick in den Mukustransport im lebenden Tier nach Applikation von Kochsalzlésung
gegeben werden kann. Neben der Differenzierung von verschiedenen Transportme-
chanismen soll insbesondere untersucht werden, wie sich der Mukustransport in dem

gegebenen CF-Mausmodell nach Gabe von hypertoner Kochsalzlosung verdndert.

Aufgrund der Komplexitéit des Reinigungsprozesses der Lunge musste eine Bildge-
bungstechnologie gefunden werden, durch welche die relevanten Prozesse beobachtet
werden kénnen, ohne den Transport oder die Atmung zu blockieren. So sollte z. B. die
spontane Atmung erhalten werden, wiahrend die Trachea weitgehend immobilisiert
wurde. Die Atmung mit einer Frequenz in einem Bereich von 1 Hz bis 4,5 Hz [33, 34]
und der Herzschlag mit ca. 5 Hz bis 14 Hz 35, 34] fithren dabei zu einer globalen
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Bewegung der Maus gegeniiber dem Messsystem von bis zu 25 pm axial und 150 pm
entlang der Trachea. Das Bildgebungssystem muss entsprechend schneller sein, um
merkliche Bewegungsartefakte innerhalb eines B-Scans zu verhindern. Gleichzeitig
wird eine Auflésung benétigt, mit der es moglich ist, sowohl zelluldre Strukturen
als auch wenige Mikrometer feine Schichtungen, wie die ASL und Mukusdicke, zu
visualisieren. Der Messbereich muss ausreichen, um die Mukusschicht (Dicke 200 pm)
durch die intakte ca. 100 pm — 150 pum dicke Trachealwand hindurch beobachten
zu koénnen. Da nicht damit zu rechnen ist, dass die Reaktion auf Therapeutika
sich innerhalb weniger Minuten entfaltet, muss zusétzlich gewéhrleistet sein, dass
Messungen an der gleichen Stelle iiber mehrere Stunden méglich sind.

Fluoreszenz basierte Techniken wie die konfokale Mikroskopie [36] oder die Multi-
photonenmikroskopie [37] sind zurzeit die meist genutzten Verfahren fiir die Intra-
vitalmikroskopie (IVM) [38]. Fiir eine Untersuchung des Mukustransportes in vivo
sind beide Methoden nur sehr eingeschrankt geeignet. Zum einen miisste der Mu-
kus mit Fluorochromen gefarbt werden. Dies stellt prinzipiell einen Eingriff in das
biologische System dar und ist insbesondere bei Langzeitmessungen durch photoche-
mischen Schiden und Ausbleichen der Fluoreszenz limitiert [39, 40]. Eine weitere
Limitierung ist insbesondere bei der Multiphotonenmikroskopie die geringe Bild-
gebungsgeschwindigkeit, die eine weitgehende Immobilisierung der Maus erfordern
wiirde und schnelle Transportprozesse nicht darstellen kann. Diesen Limitierungen
unterliegen nicht Methoden, die Streuung von Infrarotstrahlung im Gewebe zur
Bildgebung nutzen. Kommerziell erhaltlich sind hierfiir zurzeit Weitfeldmikroskope
(WFM) und konfokale Reflexionsmikroskope (RCM) [41]. Dabei scheidet die WFM,
welche nur im Durchlichtverfahren sinnvoll genutzt werden kann, aus. Recht neue
experimentelle Verfahren sind die OCT, die optische Kohérenzmikroskopie (OCM)
und die pOCT. OCT/OCM und RCM erreichen dieselbe laterale Auflosung, welche
umgekehrt proportional zur numerischen Apertur (NA) der verwendeten Optik und

der Wellenldnge A durch

A
6 = 037~ (1.1)

gegeben ist [42, 43]. Signifikant unterscheiden sich beide Technologien in der Bil-
dorientierung und der Tiefendiskriminierung. Die native Darstellung der RCM ist
ein En-face-Bild, also ein zweidimensionales horizontales Schnittbild. Um dies zu
erzeugen, wird eine Flache abgerastert. Die Tiefendiskriminierung erfolgt durch die
konfokale Beleuchtung und Detektion [44], welche das Licht, das auerhalb des Fokus-
volumens gestreut wurde, effektiv dampft. Die Tiefenauflésung ist durch die Lange
des konfokalen Volumens (Azgonfokal) gegeben, das von der NA, der Wellenlénge
und dem Brechungsindex n abhangt und durch

A 0,64\
A =
Konfokal n—vnZ - NA

(1.2)

gegeben ist [43].

Basierend auf der im Jahr 1987 von Youngquist et. al. [45] vorgestellten ,low-
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Abbildung 1.1: Gegeniiberstellung der konfokalen axialen und lateralen Auflésungen
eines hochauflésenden OCTs und der RCM

coherence reflectometry“ wurde die optische Kohdrenztomographie erstmals 1991
durch Huang et. al. [14] als eine neue bildgebende Methode fiir biologisches Gewebe
beschrieben. Bei der OCT handelt es sich um ein interferometrisches tomographisches
Messverfahren. Die Tiefendiskriminierung erfolgt hier durch Interferenz breitbandiger
Strahlung. Die Tiefenauflésung ist dabei durch die Lédnge des kohédrenten Gatings
(Azkoharent) gegeben, welches der halben Kohérenzlidnge der detektierbaren Strahlung
entspricht und unabhéngig von der verwendeten NA ist [46]. Bei der Verwendung einer
Lichtquelle mit gauBférmigem Spektrum ist die Auflésung durch die Halbwertsbreite
des kohérenten Gatings bei einer Zentralwellenldnge \p und der spektralen Breite
A\ der Lichtquelle durch

2

A
AZKohirent = 2ln(2) 7TAO)\ (13)

gegeben. Mit Lichtquellen mit einigen hundert Nanometern Bandbreite kénnen so

axiale Auflésungen von 1 — 2 pm auch bei niedriger NA erreicht werden. Der Verlauf
der rdumlichen Auflésungen ist fiir eine Wellenldnge von 0,75 pm abhéngig von
der NA in Abbildung 1.1 dargestellt. Zelluldre Strukturen wie z. B. Epithelzellen
werden bei einer Auflésung von ca. 2 pm sichtbar [47]. Diese Auflésung wird lateral
mit einer NA von ca. 0,15 erreicht. Die axiale Auflésung betréigt fiir die RCM in
diesem Fall 42 pm, was ungeeignet fiir die Darstellung von feinen axialen Strukturen
ist. 2 pm Tiefenauflésung wird erst bei einer NA von fast 0,7 erreicht. Die OCT
bietet 2 pm isotrope Auflésung zur Darstellung zelluldrer Strukturen in En-face- und
Schnittbildern schon bei kleinen NAs. Auch ist eine Tiefendiskriminierung durch
Interferenz deutlich effektiver als die Tiefendiskriminierung durch den konfokalen
Effekt [48].

Nativ werden mit der OCT vertikale Schnittbilder beim Abtasten einer Linie erzeugt,
was sinnvoll fiir die Beurteilung von Schichten wie z. B. der ASL ist. Die OCT kann
noch Reflektivitéten von 1078 bis 107! (=80 dB bis iiber —110 dB) detektieren [49)].
Dies hat zur Folge, dass der Tiefenmessbereich nicht primér durch die Lange des
konfokalen Volumens begrenzt ist, sondern durch die Verschlechterung der lateralen
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Auflésung auBBerhalb der Fokusebene. Zur Veranschaulichung dieser Limitierung zeigt
Abbildung 1.2 eine OCT-Aufnahme einer Schilddriise mit 1 pm lateraler Auflésung.
Nur in einem kleinen Bereich, deutlich sichtbar durch den hellen Streifen in der
Bildmitte, werden feine Strukturen scharf abgebildet. Groflere Strukturen, wie z. B.
die Hohlrdume und Schichtungen, sind aber auch weit aulerhalb der Fokusebene
noch gut sichtbar.

Abbildung 1.2: mOCT Aufnahme einer murinen Schilddriise zur Demonstration der
Bildentstehung unter dem Einfluss der konfokalen Tiefendiskriminie-
rung.

Die OCT bieten fiir die Untersuchung von Mukustransport in der Maus, durch die
Darstellung von Tiefenschnitten, einen weiteren entscheidenden Vorteil gegeniiber
einer konfokalen Bildgebung. So wird immer die ganze Trachealwand dargestellt und
kann zur Orientierung genutzt werden, auch wenn nur eine bestimmte Ebene, z. B.

die Zilien, im Fokusbereich mit maximaler Auflosung abgebildet werden soll.

Fiir die Untersuchung von Mukustransport wurde daher, mit der mikroskopischen
OCT (mOCT), ein Mikroskopieverfahren entwickelt, welches mit einer Auflosung
besser als 2 pm und einer Bildgebungs-Geschwindigkeit von bis zu 150 B-Scans pro

Sekunde zur intravitalen Darstellung von Mukustransport geeignet ist.

1.2.1 Herausforderungen bei dem Design eines mOCT Aufbaus

Um eine hohe, nur durch die Bandbreite limitierte Tiefenauflésung auch praktisch zu
erreichen, ist es notwendig, die Gruppenlaufzeit zwischen den beiden Interferometer-
armen aufgrund von unterschiedlichen Komponenten exakt anzugleichen. Bei grofien
Bandbreiten spielt dabei auch die durch die Probe induzierte Gruppengeschwindig-
keitsdispersion (GVD) eine entscheidende Rolle.

Eine unausgeglichene GVD zwischen den beiden Armen des Interferometers fithrt zu
einer Abhéngigkeit der Wegldngendifferenz von der Wellenzahl [50]. In dem OCT-Bild
stellt sich dies als eine Verbreiterung der axialen Strukturen und eine Verringerung
der Signalamplitude dar. Fiir die Messungen in dieser Arbeit ist die Korrektur der
GVD von besonderer Bedeutung, da die Auswirkung auf die Bildqualitdt mit zuneh-
mender axialer Auflésung und mit kleineren Wellenldngen zunimmt. Das Problem
der Dispersion kann durch mehrere Ansétze gelost werden. Eine Moglichkeit ist
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eine hardwaretechnische Kompensation. Zum Beispiel kann das Interferometer so
aufgebaut werden, dass fiir den Referenz- und den Probenarm die gleichen optischen
Komponenten verwendet werden, was als Linnik-Interferometer bezeichnet wird [51].
Ein weiterer Ansatz ist die Nutzung eines Common-Path-Interferometers [52]. Dabei
wird auf einen externen Referenzarm verzichtet und das Probenlicht mit der Refle-
xion von einer reflektierenden Struktur, z. B. einem Deckglas, das iiber der Probe
angebracht ist, zur Interferenz gebracht. Beide Ansétze sind nicht fiir den in dieser
Arbeit entwickelten Aufbau sinnvoll, da sie die Flexibilitdt des Aufbaus einschranken
und keine hardwaretechnische Losung fiir die probeninhérenten GVD liefern, ohne
deren Korrektur keine optimale Bildqualitdt erreicht werden kann. Der am héufigsten
verwendete Ansatz besteht darin, die GVD durch Einbringen von Glassubstraten in
den Referenzarm zu kompensieren [50]. Wahrend diese Methode fiir klassische OCT
Systeme sehr gute Ergebnisse liefert, miissen fiir hochauflésende Systeme mehrere
Glassorten kombiniert werden, um befriedigende Ergebnisse zu erhalten [53]. Die
erfolgversprechenste Moglichkeit, eine bandbreiten-limitierte axiale Auflésung von
unter 2 pm zu erreichen, liegt in der numerischen Kompensation der GVD. Die Heraus-
forderung hierbei ist die Bestimmung des korrigierenden Phasenterms, welcher in der
Regel iiber eine Polynomfunktion angendhert wird [54]. Verschiedene Moglichkeiten
zur Bestimmung der Koeffizienten des Polynoms wurden demonstriert [55, 56, 57].
Aufgrund der groBlen Bandbreiten bei der mOCT sollte die probeninhérente Dispersi-
on separat fiir verschiedene Teilbereiche kompensiert werden. Dies war bisher nur
eingeschrankt moéglich. In dieser Arbeit wurde daher ein Losungsansatz gewéhlt, der
die Dispersion durch Optimierung der Bildqualitdt bestimmt und dann numerisch
korrigiert. So war es moglich, der probeninhérenten Dispersion Rechnung zu tragen
und in einzelnen Bildbereichen eine optimale Bildqualitit zu erhalten.

1.3 Visualisierung von Mukustransport im Menschen

Auch wenn durch die Tierstudien wertvolle Erkenntnisse tiber den Transport von
Mukus gewonnen werden konnen, muss das eigentliche Ziel der Forschung der Mensch
sein. Hierfiir sollte eine Methode entwickelt werden, die eine Untersuchung von
Mukustransport in den oberen Atemwegen des Menschen ermdéglicht.

IVM hat eine ausreichende Auflésung und bietet im Gegensatz zur klassischen His-
tologie die Moglichkeit, auch dynamische Verdnderungen und Prozesse, wie den
Mukustransport im Menschen darzustellen. Fiir Organe, welche mit hochauflésenden
Objektiven von auflen erreicht werden koénnen, wie beispielsweise die Augenober-
flache [58], die Haut [59] aber auch der Oto-Rhino-Laryngtrakt [60], wird die IVM
bereits im klinischen Umfeld evaluiert. Fiir innere Kérperoberflichen, wie z. B. dem
Respirationstrakt, welcher nicht direkt optisch erreicht werden kann, muss auf endo-
skopische Ansétze zuriickgegriffen werden. Mit dem Cellvizo (ManuaKea Technologies,
Paris, Frankreich) ist ein auf Fluoreszenz basierendes konfokales Mikroendoskop
kommerziell verfiighbar. Derzeit beschrankt sich dessen Anwendung auf den wissen-
schaftlichen Bereich, wo es in einer Reihe von Disziplinen evaluiert wird [61, 62, 63].



1 Einleitung

Neben den Beschrankungen auf die Fluoreszenzbildgebung fehlt den eingesetzten
Endomikroskopen aufgrund eines festen Fokusabstandes die Moglichkeit, systema-
tisch verschiedene Tiefenebenen abzubilden, um zu einer volumetrischen Darstellung
zu kommen. Die Erstellung von vertikalen Tiefenschnitten ist somit nicht moéglich
und die Anwendung im Wesentlichen auf die Darstellung von morphologischen Ande-
rungen in einer Ebene limitiert. Gerade fiir die Beurteilung von Mukustransport ist
die Tiefeninformation aber sehr wichtig, wie Studien am Tier gezeigt haben [64]. Im
Bereich der Multiphotonenmikroskopie wurden von verschiedenen Gruppen ebenfalls
endomikroskopische Sonden demonstriert und in der Forschung eingesetzt [65, 66, 67].
Aufgrund von moglichen photochemischen Schéden ist der Einsatz der MPM im
Menschen auflerhalb der Dermatologie zurzeit nur schwer vertretbar [39].

Die mikroskopische OCT bietet als marker-freies, volumetrisches Bildgebungsverfah-
ren auch die Moglichkeit der endoskopischen Umsetzung mikroskopischer Auflésung.
Allerdings wird die Bildgebung durch Bewegungsartefakte erschwert, welche durch die
Handhabung des Endoskops verursacht werden. So kann die durch den natirlichen
Tremor hervorgerufene Bewegung der Hand eine Amplitude von 10 pm ohne Belas-
tung und zu mehr als 1000 pm bei Belastung im Frequenzbereich zwischen 10 Hz und
5 Hz [68] erreichen. Dies fiihrt leicht dazu, dass die zu untersuchende Stelle aus dem
Fokusvolumen geschoben oder unscharf abgebildet wird. Fiir die Quantifizierung von
Mukustransport ist es wichtig, Strukturen verfolgen zu kénnen, welche sich méoglichst
nicht durch Defokussierung verédndern sollten. Eine Vergroflerung der Tiefenscharfe

ist notwendig, um Bewegungen auszugleichen.

Hierfiir wurden bereits diverse Verfahren entwickelt, entweder durch die Verwendung
eines Besselstrahls [69], eines apodisierten Gaufstrahls [70] oder der Verwendung meh-
rerer Fokusse [71]. Jedes dieser Verfahren hat Nachteile in Bezug auf die Sensitivitét,
zusétzliches Rauschen oder die Aufnahmezeit. In einer eigenen Arbeit [72] konnte ge-
zeigt werden, dass Aberrationen ebenfalls die Tiefenschérfe bei der OCT-Bildgebung
mit hoher lateraler Auflésung vergréflern kénnen.

In dieser Arbeit sollen sphérische und chromatische Aberrationen in einem hochauflo-
senden Endoskops fiir die Verlangerung des Fokus genutzt werden. Der Effekt auf die
OCT-Bildgebung wird durch wellenoptische Simulation verifiziert. Die erfolgreiche
Entwicklung eines starren, hochauflésenden Mikroskops ermoéglicht die Translati-
on der mOCT zur Intravital-Bildgebung der oberen Atemwege des Menschen. Fiir
Anwendungen in der Klinik wurde der bildgebende Teil des Aufbaus, wie z. B. die
bildgebende Optik und die Strahlablenkung so weit miniaturisiert, dass dieser in
einer Hand gehalten werden kann.

Zur Untersuchung der zelluliren Dynamik in der humanen Mukosa wurde eine
Gradientenindex (GRIN)-Optik fiir die endomikroskopische OCT (emOCT) mit
erhohter Schérfentiefe entwickelt und aufgebaut, die Querschnittsbilder von Schleim-
hautgewebe mit einer Auflésung von 1,25 pm liefert und dynamische Prozesse mit
Geschwindigkeiten von bis zu 80 B-Scans pro Sekunde abbildet.



Kapitel 2

Grundlagen

2.1 Eigenschaften der Luftwege

Die Luftwege stellen die Verbindung zwischen der Lunge und dem Nasenrachenraum
dar. Thre primére Funktion besteht in der Ventilation der Lunge, dem Diffusionssys-
tem, welches flir den Gasaustausch und somit fiir die Versorgung des Korpers mit
Sauerstoff mafigeblich verantwortlich ist. Neben der ventilatorischen Funktion sind
die Luftwege auch an der Reinigung des respiratorischen Systems von Fremdkérpern
und Schadstoffen beteiligt. Verschiedene Krankheiten wie z. B. die zystische Fibrose
kénnen zu einer massiven Hemmung der Reinigungsvorgénge fithren. Im folgenden
Abschnitt wird eine Einfiihrung in die Anatomie und Histologie der Luftwege sowohl
bei Menschen als auch bei den fiir diese Arbeit besonders bedeutsamen Méusen
gegeben. Im Anschluss folgt eine Einfiilhrung in die Physiologie des ventilatorischen
Systems.

2.1.1 Funktionelle Anatomie der Luftwege

Das respiratorische System von Sdugetieren lisst sich nach seiner topographischen
Lage in die oberen- und unteren Luftwege einteilen. In Abbildung 2.1 sind die
wichtigsten Organe des respiratorischen Systems dargestellt [5].

2.1.1.1 Die oberen Luftwege beim Menschen

Zu den oberen Luftwegen gehort die Nase. Sie beginnt zwischen den Nasenlochern
(lat. Nares, Abb. 2.1-1) und endet im Nasenrachenraum (lat. Choane, Abb. 2.1-2).
Die Nase lasst sich unterteilen in Nasenvorhof (lat. Vestibulum nasi, Abb. 2.1-3)
und der Nasenhaupthohle (lat. Cavum nasi proprium, Abb. 2.1-4). Der Nasenvorhof
liegt direkt hinter den Nasenléchern und ist mit mehrschichtig verhornten Plat-
tenepithel ausgekleidet. Besetzt ist es mit Nasenhaaren, welche eine Barriere fiir
groflere Partikel darstellen. Die Cavum nasi proprium ist durch die Nasenscheidewand
(lat. Septum nasi) in zwei separate Kompartimente (linke bzw. rechte Nasenhohle)
separiert. Im Gegensatz zu dem Nasenvorhof ist die Nasenhoéhle mit einer besonderen
Schleimhaut ausgestattet, dessen Epithel mit Zilien besetzt ist. An der lateralen
Nasenwand befinden sich die drei Nasenmuscheln (lat. Concha nasalis), deren Lage
mit den Zusétzen superior (Abb. 2.1-5) fir die obere, media (Abb. 2.1-6) fur die
mittlere und inferior (Abb. 2.1-7) fir die untere Concha nasalis gekennzeichnet ist.
Den Abschluss der Nase und somit auch der oberen Luftwege bildet der Ubergang in
die Luftrohre (Trachea, Abb. 2.1-8) [5].
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Untere Atemwege

Abbildung 2.1: Schematische Abbildung des respiratorischen System, welches topo-
graphisch in die oberen und unteren Luftwege eingeteilt ist. Eine
detaillierte Beschreibung ist im Text gegegeben.

[lustration genommen von Saint-Poll [73].
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Ebenfalls den oberen Luftwegen zugerechnet wird der Mund, welcher mit einer
Schleimhaut (mehrschichtig unverhorntes Plattenepithel) ausgekleidet ist. Der Mund-
héhle folgt in Richtung Lunge der Rachen (Pharynx, Abb. 2.1-9). Der Ubergang zur
Trachea bildet der Kehlkopf (Larynx, Abb. 2.1-10) [5].

2.1.1.2 Die unteren Luftwege beim Menschen

Der Ubergang von Larynx in die Trachea bildet den Beginn der unteren Luftwege.
Die Trachea hat einen Durchmesser von etwa 20 mm. Sie miindet an der Bifurkati-
on (Abb. 2.1-11) in den rechten bzw. linken priméren Bronchien (Abb. 2.1-12,13)
und weist somit eine durchschnittliche Lénge von 10-12 cm auf. Zur Stabilisierung
wahrend der Ventilation besteht sie aus einer Kombination von ventral gelegenen,
hufeisenférmigen Knorpelspangen und Bindegewebe (lat. Ligamentum anulare). Dor-
sal grenzt sich die Trachea durch eine aus Bindegewebe bestehende Membran (lat.
Paries membranaceus) zur Speiserohre ab. Das zum Lumen hin gerichtete Epithel ist
mit Zilien und Becherzellen besetzt. Die Bronchien teilen sich im weiteren Verlauf
weiter in die Bronchiolen (Abb. 2.1-14) auf. Den Ubergang zu dem Diffusionssystem
bilden die Alveolargénge (Abb. 2.1-15), welche die zum Gasaustausch vorhandenen
Alveolen (Abb. 2.1-16) mit Luft versorgen [5].

2.1.1.3 Histologie des respiratorischen Epithels und der Trachealwand

Charakteristisch fiir die Luftwege ist die Auskleidung mit dem respiratorischen
Epithel (Abb. 2.2). Dabei handelt es sich um ein mehrreihiges Epithel, welches im
proximalen Bereich mit Zilien (ci) und Becherzellen (nicht in der Abbildung sichtbar)
ausgestattet ist [5].

Bei den Zilien handelt es sich um ca. 10 pm lange Héarchen mit einem Durchmesser
von 1pm, die am apikalen Zellpol angesetzt sind. Beim Menschen machen die
Becherzellen ca. 15 % des Epithels aus. Im Trachealepithel der Maus sind sie dagegen
kaum zu finden [74]. Bei den Becherzellen handelt es sich um einzellige Driisen,
die zusammen mit den in der Bindegewebsschicht, der Lamina propria, sitzenden
seromukdsen Driisen den Mukus bilden. Die darauf folgende Schicht setzt sich aus
Spangen, bestehend aus Knorpelzellen (ca), und der Ligamentum anulare, welche
aus Elastin- und Kollagenfasern besteht, zusammen. Diese Schicht ist von Lymph-
und Blutgefifien (lv bzw. v) durchzogen [5].

2.1.2 Physiologie des respiratorischen Systems

2.1.2.1 Respiratorische Funktion der Nase

Die Nase erfiillt drei wichtige physiologische Funktionen. Die bekannteste ist hierbei
die Geruchsempfindung (Olfaktion) [5]. Weit weniger ist bekannt, dass die Nase auch
an der Gerduschbildung (Phonation) beteiligt ist, in dem diese einen Resonanzkorper
bildet [5].
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Abbildung 2.2: (a) Histologischer Schnitt einer Maustrachea. Sichtbar sind Epithel-
zellen (ep), Knorpelzellen (ca), Lymphgeféafie (1v) und BlutgefiaSe.
(b) Rasterelektronenmikroskopie-Aufnahme (en face) des zilierten
Epithels mit den Epithelzellen (ep), den Zilien (ci) und Mukus (mu).

Fiir die in dieser Arbeit behandelten Themen ist allerdings nur die respiratorische
Funktion der Nase von Bedeutung. In der Nase wird die Luft fiir den Gasaustausch
vorbereitet. Dies beginnt damit, dass Luft an den im Nasenvorhof vorhandenen Nasen-
haaren vorbeistromen muss. Die Haare wirken dabei als erste Filterstufe, die grofere
Fremdkorper (> 5pm [1]) aus dem System fernhélt. Die eingeatmete Luft stromt dann
weiter in die Nasenhohle. Hierbei muss die Luft auf dem Weg Richtung Trachea durch
die Nasengénge an der Nasenmuschel vorbei. Diese ist durchzogen von einem dichten
Kapillarnetz, welches zur Erwirmung der einstromenden Luft dient. Die mit Zilien
besetzte Nasenschleimhaut sorgt dafiir, dass kleinere Fremdkérper und Schadstoffe,
welche in den Nasenmuscheln hdngen bleiben, in den Rachenraum transportiert und

im Verdauungstrakt unschadlich gemacht und ausgeschieden werden [5].

2.1.2.2 Respiratorische Funktion der Trachea

Die Trachea ist der Hauptluftweg, der die Lunge mit Luft versorgt und kann daher
funktionell dem ventilatorischen System zugeordnet werden. Die Kombination aus
Knorpelspangen und Bindegewebe verhindert, dass das Ein- bzw. Ausatmen die
Trachea kollabieren lédsst [5]. Eine weitere wichtige Aufgabe der Trachea ist der
Abtransport von kleinen Fremdkorpern (< 5pm [1]) und Mukus aus den Bronchien
und Alveolen. Der primére Transportmechanismus nutzt die Zilien, um den Schleim
gegen die Schwerkraft zum Rachen zu bewegen [4]. Die Zilien fiithren hierbei eine
synchrone Schlagbewegung aus, wobei die Spitzen der Zilien beim Vorwartsschlag
iiber die ASL herausragen und somit den darauf befindlichen Mukus in eine gerichtete
Bewegung versetzen. Die in dem Mukus gebundenen Fremdkorper werden damit
iiber den Pharynx Gastrointestinaltrakt transportiert, wo diese dann vom Korper

abgebaut werden konnen [5].
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2.2 Grundlagen der Optik

2.2 Grundlagen der Optik

2.2.1 Grundlagen der Wellenoptik
2.2.1.1 Licht als elektromagnetische Welle

Den sichtbaren Teil des elektromagnetischen Spektrums bezeichnet man als Licht.
Eigenschaften und Ausbreitung von Licht sind durch die Maxwellschen Gleichungen
beschrieben, in denen in einem dielektrischen Medium die elektrische Ladungsdichte
und elektrische Leitfahigkeit null gesetzt werden konnen. Damit sind die Maxwellschen
Gleichungen mit der elektrischen Feldstérke E, der magnetischen Flussdichte B und
dem Nabla Operator V durch

VRE+B=0 V-E=0

. (2.1)
VRE—cuE=0 V-B=0

gegeben. Die elektrische Permeabilitat € und magnetische Permeabilitdt p sind
Materialparameter, welche fiir ein isotropes, homogenes Medium einen konstanten
Wert besitzen. Die Ausbreitung von Licht wird mathematisch durch die Lésung
der Maxwellschen Gleichungen beschrieben. Eine der einfachsten Losungen der
Maxwellschen Gleichung ist die sogenannte harmonische ebene Welle

E(r,t) = Egelkr—t), (2.2)

Hierbei bezeichnet Ey die Amplitude, r den Beobachtungsort, ¢ den Beobachtungszeit-
punkt, w die Kreisfrequenz und k den Wellenzahlvektor, aus dessen drei Komponenten

k| = (/K2 + k2 + k2. (2.3)

Charakteristisch fiir eine harmonische Welle ist ihre Periodizitat. Die Distanz zwi-

sich die Kreiswellenzahl

ergibt.

schen zwei Punkten gleicher Phase bezeichnet man als Wellenldnge A. Aufgrund der
rdumlichen Periodizitét besteht folgender Zusammenhang zwischen der Wellenzahl k
und der Wellenlange A

2w
o

Die Frequenz v und Kreisfrequenz w sind mit der Wellenzahl k iiber die Lichtge-

k (2.4)

schwindigkeit (Phasengeschwindigkeit) ¢ der monochromatischen Wellen verbunden
w = 2mv = ck. (2.5)

Von besonderer Bedeutung ist die Ausbreitungsgeschwindigkeit von Licht im Vakuum
(Vakuumlichtgeschwindigkeit), sie ist definiert als

1
€010

Co —

- 299792458% (2.6)

13



2 Grundlagen

mit der Permittivitit des Vakuums gy = 8,854187817-10712As/V'm und der Vakuum-
permeabilitit po = 47 - 1075 N/A2. Die Lichtgeschwindigkeit in einem Medium ergibt
sich aus der Vakuumlichtgeschwindigkeit, der relativen magnetischen Permeabilitét

pr und der relativen Permittivitét e, zu

Co 1 1
C = = - .
\/5r,u7“ \/5051%“/0,“7" VEH

€, und p, driicken hierbei die optischen Materialeigenschaften aus, welche urséch-

(2.7)

lich fiir die unterschiedlichen Geschwindigkeiten der elektromagnetischen Welle in
verschiedenen Materialien sind. Aus ihnen ergibt sich der Brechungsindex

C

n=2= i, (2.8)

In der klassischen Optik findet die Ausbreitung hauptséchlich in dielektrischen
Materialien mit p, = 1 statt. Daher ist es hinreichend den Brechungsindex als
Variable der elektrischen Permeabilitdt zu betrachten n ~ /g;.

Die Materialkonstanten sind im Allgemeinen von der Frequenz des eingestrahlten
Lichtes abhéngig. Daher besteht auch eine Abhéangigkeit des Brechungsindex von
der Frequenz n = n(v), was als Dispersion bezeichnet wird. Fiir das sichtbare
Spektrum und das nahe Infrarotspektrum liegt im Allgemeinen der Fall der normalen
Dispersion vor. Dies bedeutet einen Anstieg des Brechungsindex mit steigender
Frequenz (dn/dw > 0). Der Brechungsindex fiir blaues Licht ist also grofier als der
fiir rotes Licht.

Ein Wellenpaket, auch als optischer Puls bezeichnet, kann als Uberlagerung von mono-
chromatischen Wellen mit unterschiedlichen Frequenzen gedacht werden. Breitet sich
nun solch ein Wellenpaket in einem dispersiven Medium aus, so fiithrt die Frequenzab-
hangigkeit des Brechungsindex zu unterschiedlichen Ausbreitungsgeschwindigkeiten
der einzelnen Frequenzanteile. Dabei kann man unterscheiden zwischen der Phasen-
und Gruppengeschwindigkeit. Die Phasengeschwindigkeit beschreibt dabei die Aus-
breitungsgeschwindigkeit gleicher Phasenzustinde eines monochromatischen Anteils
des Wellenpaketes. Breitet sich ein Wellenpaket in einem dispersiven Medium aus, so
kommt es zu einer Phasendifferenz zwischen den einzelnen Frequenzen iiber die Zeit
der Ausbreitung, was zu einer Verbreiterung des Wellenpaketes fiihrt. Die Gruppen-
geschwindigkeit bezeichnet dabei die Ausbreitungsgeschwindigkeit des Schwerpunktes
der Einhiillenden des Wellenpaketes.

2.2.1.2 Bestrahlungsstarke

Mit heutigen Detektoren besteht nicht die Moglichkeit, die Amplitude einer elek-
tromagnetischen Welle im optischen Spektrum zu beobachten. Vielmehr wird die in
einer Lichtwelle enthaltene elektromagnetische Energie, die in einer bestimmten Zeit
auf eine bestimmte Fléche trifft, gemessen. Diese Grofle wird als Bestrahlungsstérke
E. oder im allgemeinen Sprachgebrauch auch synonym als Intensitdt bezeichnet. Die
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2.2 Grundlagen der Optik

Bestrahlungsstérke ist proportional zum Quadrat der Amplitude Eq des elektrischen
Feldes

Ee = QEEOE(). (29)

2.2.1.3 Interferenz

Interferenz bezeichnet die phasenstarre Uberlagerung von zwei oder mehr elektroma-
gnetischen Wellen. Dies fithrt in der Regel dazu, dass die Intensitét der resultierenden
Welle grofler oder kleiner als die Summe der einzelnen Intensitdten ist. Um ein
Interferenzmuster beobachten zu kénnen, miissen die Wellen {iber den Beobachtungs-
zeitraum kohérent (siehe 2.2.1.4) zueinander sein. In dieser Arbeit ist es ausreichend,
sich auf die skalare Darstellung U des elektromagnetischen Feldes E zu beschranken,
welche aber zur Vereinfachung mathematischer Rechnungen komplex erweitert ist.
Die Bestrahlungsstéirke E. ist dann proportional zum mittleren Betragsquadrat von
U. Die komplexe Amplitude nach Uberlagerung mehrerer Lichtwellenfelder ist nach
dem Superpositionsprinzip durch

Urt) =Y Un(rit) (2.10)
gegeben. Im Folgenden sollen zwei, sich iiberlagernde Wellen U; und Us betrachtet
werden. Nach 2.10 ergibt sich die fiir die komplexe Amplitude

Ul(r,t) = Up(r,t) + Us(r,t). (2.11)

Auf einem Detektor kann nun die zeitgemittelte Bestrahlungsstiarke E. beobachtet

werden

B~ (U DP) = (|Ui(r,t) + Ua(rt) ). (2.12)

Durch das Ausmultiplizieren kann die Gleichung in drei physikalisch interpretierbare

Terme separiert werden

Ee ~ ([U1(e,)?) + ([Us(x,))[*) + 2Re{(Un(x.) - U3 (r.1)) } (2.13)

c

a b

Die linearen Terme (a und b) beschreiben dabei eine zeitlich unabhéngige Licht-
verteilung, wohingegen der Interferenzterm (c) das Aussehen des rdumlichen oder
zeitlichen Interferenzmusters beschreibt.

Im Folgenden soll von der Annahme ausgegangen werden, dass eine Quelle die
Welle Uy(z,t) emittiert, welche mit einem Teilungsverhéltnis von 50 : 50 in die zwei
Sekundirwellen Uy (2,t) = 2Upe’®™ =%t und Us(z,t) = 1Upe!**= aufgeteilt wird.
Bevor beide Sekundarwellen auf einem Detektor wieder iiberlagert werden, lauft der
eine Wellenzug die Strecke z; wihrend der andere die Strecke 2o zuriicklegt. Fiir den
Fall, dass die beiden Wellenziige unterschiedlich lange Wege zuriicklegen, kommt es
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zu einem Gangunterschied, welcher mit der Weglidngendifferenz Az = z; — 25 zu einer

Zeitverzogerung
Az
= — 2.14
r=t (214)
fithrt. Fiir den Interferenzterm (2.12) folgt
2
2Re{U3 Uz} = {|Un[?) - cos (;Az> (2.15)

und fiir die an dem Detektor gemessene Bestrahlungsstérke

E. = <|U0]2> <1 + cos (2)7\TAZ>) . (2.16)

Die Superposition von zwei elektromagnetischen Wellen mit einem Gangunterschied
fithrt zu einem Interferenzmuster. Fiir den Fall, dass Az einem ganzzahligen Vielfachen
der Wellenldnge A entspricht, wird die resultierende Amplitude maximal. Fiir einen
zusétzlichen Gangunterschied einer halben Wellenlénge l6schen sich die beiden Wellen
aus, sodass die resultierende Bestrahlungsstéarke null wird.

2.2.1.4 Koharenz

Die Moglichkeit, ein Interferenzmuster zu beobachten, héngt stark von den Eigenschaf-
ten der Wellenfelder ab. Das Maf fiir deren Interferenzféhigkeit wird als Kohérenz
bezeichnet und kann durch die Korrelationsfunktion quantifiziert werden. Im Folgen-
den sollen erneut die beiden Wellen U; und U; betrachtet werden. Fiir die komplexe
Kreuzkorrelation folgt dann

Ly (1) = (Ur(r1,t)Us (ot + 7)) (2.17)

Die Funktion beschreibt die Ahnlichkeit der Amplituden als Funktion der Zeit
zwischen den beiden Sekundérwellen an den Ortspunkten r1 und 79 mit der zeitlichen
Differenz At. Es wird von zeitlicher Kohdrenz gesprochen, wenn die Betrachtung am
gleichen Ort stattfindet (r; = 72). Wenn keine zeitliche Differenz vorliegt (7 = 0),
dafiir aber die Amplituden der Sekundéarwellen an unterschiedlichen Orten korreliert
sind, spricht man von rdumlicher Kohérenz. Ein Maf fiir die Korrelation der beiden
Wellenpakete ist durch die normierte raumzeitliche Kontrastfunktion gegeben als

_ Ly (7) '
\/Fnrl (7) + Lrpry (T)

Die Extremwerte der Kontrastfunktion ~,,,,(7) = 0 bzw. 7, (7) = 1 werden als

Vrira (T) (2.18)

vollstandige Inkohdrenz bzw. vollstdndige Kohérenz bezeichnet. Liegt der Wert
dazwischen (0 < v,r,(7) < 1) so spricht man von partieller Kohérenz. Fir diese
Arbeit ist besonders die zeitliche Kohérenz von besonderer Bedeutung. Im Falle der

16
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rein zeitlichen Kohérenz kann Gleichung 2.18 vereinfacht werden zu

(2.19)

Die Zeitspanne 7, in der die Kontrastfunktion auf einen definierten Wert abgefallen
ist, wird als Kohéarenzzeit 7. bezeichnet. Die Strecke [, welche die Lichtwelle in der
Zeit 1. zuriicklegt, wird als Kohérenzlédnge bezeichnet. Sie gibt die Weglangendifferenz

an, bis zu der Interferenz mit gutem Kontrast beobachtbar ist
Iy =c-tg. (2.20)

2.2.1.5 Spektrale Leistungsdichte

Die zeitliche Kohérenz ist durch das Leistungsspektrum der Strahlung bestimmt.
Der Zusammenhang zwischen der zeitlichen Koharenz und der spektralen Leistungs-
dichte wird durch das Wiener-Chintschin-Theorem beschrieben. Es besagt, dass die
zeitliche Kohérenzfunktion, d. h. die Autokorrelierte des Wellenfeldes, durch die
Fouriertransformation der spektralen Leistungsdichte gegeben ist

I'(r) —/S(u)ei%’”du. (2.21)

Die Kohérenz von Licht wird maf3geblich durch seine Erzeugung bestimmt. Licht-
quellen, deren Erzeugung von Licht auf der spontanen Emission basiert wie z. B.
Glihbirnen werden als klassische Lichtquellen bezeichnet. Das abgestrahlte Wel-
lenpaket weist eine sehr geringe rdumliche und zeitliche Kohérenz auf. Eine sehr
hohe Kohérenz weisen Laserlichtquellen auf. IThre Lichterzeugung basiert auf der
induzierten Emission. Sie weist eine hohe rdumliche und zeitliche Kohérenz auf. [75]
Daneben existieren auch Lichtquellen wie z. B. die Superlumineszenzdiode (SLD),
deren Lichterzeugung auf der Verstirkung von spontaner Emission basiert. Sie wei-
sen im Allgemeinen eine hohe rdumliche Kohérenz, aber nur eine geringe zeitliche
Kohérenz auf. Eine weitere Lichtquelle mit einer hohen rdumlichen und geringen
zeitlichen Kohérenz ist die Superkontinuum-Lichtquelle, welche im folgenden néher
erlautert werden soll.

2.2.1.6 Erzeugung eines Superkontinuums

Wird aus Laserlicht durch nicht-lineare Prozesse ein sehr ausgedehntes Spektrum
von mehreren hundert Nanometern erzeugt, so wird dieses als Superkontinuum
bezeichnet. Superkontinua entstehen durch Propagation eines Pulses eines Femto—
oder Pikosekunden-Lasers in einem nichtlinearen Medium, indem der Brechungs-
index von der Amplitude des elektromagnetischen Feldes abhéangt. Als besonders
effizient hat sich hierbei die Generierung des Superkontinuums in einer photoni-
schen Kristallfaser (PCF) erwiesen, da diese durch ihre spezielle Dispersion die
verschieden Spektralanteile in Phase hélt und dadurch eine kohédrente Verstarkung
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2 Grundlagen

ermoglicht. Selbstphasenmodulation, Vierwellenmischung und die stimulierte Anti-
Stokes-Raman-Streuung sind dabei die dominierenden nichtlinearen Effekte. Die
Erzeugung durch nichtlineare Effekte fiihrt aufgrund von Puls zu Puls Variation zu ei-
nem hohen relativen Intensitatsrauschen (RIN) was in der OCT zu einer Reduzierung
des Signal-Rausch-Verhéltnisses fihrt [76].

Bei den in der OCT eingesetzten faserbasierten Superkontinuum-Lichtquellen wird
das Licht {iber eine Singlemodefaser bereitgestellt. Daher ist eine hohe rdumliche Ko-
hirenz gegeben. Die zeitliche Kohérenz ist aufgrund der hohen spektralen Bandbreite

hingegen sehr gering.

2.2.1.7 Fourieroptik

Die Ausbreitung von Licht kann mit Hilfe von Fourieranalysen erfolgen. Im Gegensatz
zu Analysemethoden der technischen Optik die das Licht als einen Strahl beschreiben,
berticksichtigt die Fourieroptik die Wellennatur des Lichtes.
Fir die Beschreibung des Lichtes im Rahmen der Fourieroptik werden folgende
Annahmen gemacht [75]:

o die Polarisation wird vernachlassigt

o das Medium sei quellenfrei und isotrop

o die Wirkung optischer Bauelemente auf die Lichtausbreitung ist auf eine Ebene

senkrecht zur optischen Achse begrenzt (diinne optische Elemente)

e es werden nur stationdre optische Prozesse betrachtet
Die letzte Annahme fiihrt dazu, dass die Zeitabhangigkeit des Wellenfeldes vernach-
lassigt wird, was zu der zeitunabhéngigen Helmholtz-Gleichung fiihrt, welche den
Ausgangspunkt der Fourieroptik darstellt [75]

Au(r) + E*u(r,v) = 0. (2.22)

Eine Méoglichkeit der Losung zur Analyse der Lichtausbreitung ist die Winkel-
spektrum-Methode. Unter dem Winkelspektrum (k;,ky,k.) versteht man die Zerle-
gung eines komplexen Wellenfeldes in ebene Wellen. Mathematisch kann dies durch
eine Fouriertransformation des komplexen Lichtwellenfeldes ausgedriickt werden. Ein
Wellenfeld u(z,y,z) in einer beliebigen Ebene zy = 0 senkrecht zur optischen Achse
(hier z-Achse) ist gegeben durch die Fouriersynthese

u(x,y,20) = // (kg ky,20) e Famkuv) dk, dk, (2.23)

mit den Raumkoordinaten x und y und den reziproken Koordinaten k, und k.
Die Propagation des Winkelspektrums entlang der optischen Achse kann durch
Multiplikation des initialen Winkelspektrums mit dem Propagator e’*2* berechnet
werden. Fiir das Winkelspektrum folgt damit

Uk kyy2) = (ke ky,20)ev=7 (2.24)
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Nach Propagation iiber die Entfernung z parallel zur optischen Achse ergibt sich
das Wellenfeld dann als Fourier-Riicktransformation des propagierten Winkelspek-
trums [75]

u(zyy,z) = // (kg ky,20) e Rt Thvyth=2) e dk, . (2.25)

2.2.1.8 Optische Abbildung

Das Ziel der optischen Abbildung ist es, die von den verschiedenen Punkten des
Objekts ausgehenden Elementarwellen durch ein optisches System exakt wieder
zu Bildpunkten konvergieren zu lassen. Dabei ist die erreichbare Auflésung durch
das vom optischen System iibertragbare Winkelspektrum limitiert. Die Endlichkeit
des freien Durchmessers (Apertur) des optischen Systems stellt mathematisch gese-
hen eine Tiefpassfilterung dar. Fiir den Fall, dass die Qualitat der Abbildung nur
durch die Beugung an der Apertur limitiert ist, wird von der beugungsbegrenzten
Abbildung gesprochen. Die grofftmogliche tibertragbare Frequenz (ve,; ) der Ob-
jektstruktur ist dabei nicht nur durch das optische System, sondern auch durch die
Kohérenzeigenschaften des Wellenfeldes gegeben. Unter der Annahme einer kleinen
Apertur ist diese fiir den kohérenten Fall bei einem Aperturdurchmesser D und einer
Gesamtbrennweite des optischen Systems f durch

D
vCUtcoherent = w (226)
gegeben. Im inkohérenten Fall ergibt sich
D
=37 (2.27)

vCUtincoheTant Af

Es ist ersichtlich, dass der Frequenzraum im kohérenten Fall nur halb so grof} ist wie
im inkohérenten Fall. Wihrend die Ubertragungsfunktion im kohérenten Fall durch
eine Rechteckfunktion gegeben ist, die fiir alle Frequenzen optimalen Kontrast liefert,
so ist diese im inkohérenten Fall durch die Autokorrelation einer Rechteckfunktion
gegeben und liefert die hoheren Raumfrequenzen auf Kosten einer Reduktion des
Kontrasts [75].

Auch die Abbildung bzw. Bildentstehung unterscheidet sich fiir kohdrente und in-
kohérente Bildgebung. Ausgangspunkt fiir die Betrachtung soll das Punktbild des
Abbildungssystems darstellen. Es ist gegeben durch die Fouriertransformation der
Pupillenfunktion p. Ist die Apertur eine kreisfsrmige Offnung mit dem Radius a,
fiir welchen p(z,y) = 1, fiir alle /22 + %2 < a und sonst O gilt, ergibt sich die
Pupillenfunktion als

N s 1,
T,y) = .
p(z.y) \/m%

(2.28)
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Fiir ein ausgedehntes Objekt mit der Amplitudenreflektivitit r(z,y) kann die kohéren-
te Bildentstehung mathematisch durch die Faltung von r(x,y) mit dem Amplituden-
Punktbild des Abbildungssystems beschrieben werden. Die komplexe Amplitude des
Bildes ist dann gegeben durch

u(z,y) = // Bay) v — oy — y)dr'dy. (2.29)

Die zeitgemittelte Bestrahlungsstidrke kann nach Gleichung 2.9 durch

2
Ee,coherent = ‘//ﬁ(xay) : r(ml - a:,y' - y)da:'dy' (230)

angendhert werden. Die Faltung der komplexen Amplituden erzeugt im Intensitatsbild
Interferenzen zwischen dem am Objekt gebeugten Licht. Dies ist auch der Grund,
warum bei der Abbildung eine kérnige Struktur entsteht, welche als Speckle bezeichnet
wird. Deren Ursache ist die zuféllige Phase, welche verschiedene Streuer innerhalb
des Fokusvolumens dem Licht aufpriagen [77].

Die inkohérente Bildentstehung wird mathematisch durch die Faltung des Betrags-
quadrates der Probenreflektivitiit |r|*mit dem betragsquadrierten Punktbild ||
beschrieben. Interferenz hat dabei also keinen Einfluss auf die Bildentstehung. Fiir
die zeitgemittelte Bestrahlungsstéarke gilt [77]

v 2
Ee,incoherent = // |p($7y)‘2 ’ ‘7“(%', - J;:y/ - y)’ dwldy/' (231)

2.2.2 Optische Koharenztomographie

Basierend auf der im Jahr 1987 von Youngquist et. al. [45] beschriebenen ,low-
coherence reflectometry“wurde 1991 die optische Kohérenztomographie als eine neue
bildgebende Methode fiir biologisches Gewebe beschrieben [14]. Das heute als ,, Time-
Domain“-OCT bezeichnete Bildgebungsprinzip weist eine grofie Ahnlichkeit zur
Weifllichtinterferometrie [78] auf. Entscheidende Unterschiede sind die Verwendung
einer rdumlich kohdrenten Lichtquelle und das Abrastern der Probe wie bei der
Konfokalmikroskopie. Die Tiefeninformation wird durch Verfahren eines Spiegels
im Referenzarm generiert. Interferenz zwischen Licht aus der Probe und dem Refe-
renzlicht wird nur beobachtet, wenn die vom Referenzlicht zuriickgelegte optische
Weglange mit der Wegldnge des Lichtes aus der Probe innerhalb der Kohérenzlange
iibereinstimmt. OCT-Gerédte der zweiten Generation detektieren ein Interferogramm
spektral aufgelost und berechnen einen kompletten Tiefenscan (A-Scan) durch eine
Fouriertransformation [46]. Dies geschieht entweder durch die Verwendung einer
durchstimmbaren Lichtquelle, was als Swept-Source (SS)-OCT bezeichnet wird, oder
— wie in dieser Arbeit — durch die spektrale Separation mittels eines Spektrometers
(SD-OCT). Der Uberbegriff zur Bezeichnung beider Verfahren ist die ,Frequency-
Domain“-OCT (FD-OCT).
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2.2.2.1 Historischer Uberblick der hochauflésenden OCT

Die klassische OCT deckt einen Auflésungsbereich von 4,5 pm bis 15 pm fiir die axiale
Auflésung und 10 pum bis 40 pm fiir die laterale Auflésung ab. Damit kénnen nur
groflere Gewebestrukturen und Gewebeschichtungen, aber keine zelluldren Strukturen
abgebildet werden. Im Folgenden soll ein historischer Uberblick iiber die Entwicklung
der OCT zu hoherer Auflésung gegeben werden.

Bereits drei Jahre nach der ersten Veroffentlichung der OCT wurde von Izatt et.
al. [48] die optische Kohérenzmikroskopie (OCM) demonstriert. Sie verwendet Mi-
kroskopobjektive mit einer numerischen Apertur (NA) von mehr als 0,2 und stellt
die Verbindung der optischen Kohédrenztomographie mit der konfokalen Reflexi-
onsmikroskopie dar. Die axiale Auflosung von 18 pym gleicht des eines klassischen
OCT-Systems. Es handelte sich um ein konfokales mikroskopisches Verfahren mit
interferometrischer Detektion, bei dem pro Messung jeweils eine En-face-Ebene aufge-
nommen wird. Der Vorteil des OCM-Systems lag primér in der durch die heterodyne
Verstarkung gegebenen hoheren Sensitivitdt und besseren Unterdriickung auflerhalb
des Fokus gestreutem Licht gegeniiber RCM, wodurch tiefer in das Gewebe gemessen
werden konnte. Eine hohe mikroskopische Auflésung unter 2 pm wurde erstmals
im Jahr 1999 von Drexler et. al. [79] durch die Verwendung eines breitbandigen
Femtosekundenlasers erreicht. Die Verbindung von relativ hoher axialer Auflésung
(3 pm) mit hoher lateraler Auflésung (2 pm) wurde vier Jahre spédter von Aguirre
et. al. [80] vorgestellt, womit die Grundlagen der heutigen hochaufgelosten OCT
gelegt wurden. Mit einer Fokustiefe von 30 pm bei einer axialen Auflésung von 3 pm
konnte mit mikroskopischer Auflésung mehr als eine einzelne Tiefenebene bei einer
Volumenaufnahme aufgezeichnet werden. Das erste auf der FD-OCT basierende
OCM, welche der TD-OCT in der Sensitivitdt und der Geschwindigkeit iiberlegen
ist [81], wurde im Jahr 2005 von Choma et. al. [82] unter dem Namen ,spectral
domain phase microscopy® préasentiert. Hierbei wurde ein Swept-Source-OCT System
bei einer Zentralwellenldnge von 1300 nm verwendet. Eine Kombination aus hoher
lateraler und hoher axialer Auflésung basierend auf der FD-OCT wurde ein Jahr
spater von Leitgeb et. al. [69] prasentiert. Zur Erreichung der hohen axialen Aufl6-
sung wurde ein Femtosekundenlaser mit einer Zentralwellenldnge von 800 nm und
einer effektiven Bandbreite von 134 nm verwendet, was in einer axialen Auflésung
von 3,0 nm resultierte. Die Bildgebungsgeschwindigkeit betrug nur 5000 A-Scans
pro Sekunde. Lateral wurde eine Auflésung von 1,5 pm erreicht. Sinnvolle in vivo
Messungen in Tiermodellen waren aufgrund der geringen Geschwindigkeiten nur
schwer moglich. Im Jahr 2011 wurde durch Liu et. al. [70] pOCT présentiert. Da-
bei wurde eine Superkontinuum-Lichtquelle (SCQ) mit einer effektiven spektralen
Bandbreite von 285 nm bei einer Zentralwellenldnge von 800 mm, verwendet, was zu
einer theoretischen axialen Auflésung von 1 pm fithrte. Die NA des préasentierten
Aufbaus betriagt 0,12, womit eine laterale Auflésung von 2,4 pm erzielt wurde. Um
die Limitierung des Tiefenmessbereiches aufgrund der hohen lateralen Auflésung

entgegenzuwirken, wurde in den Beleuchtungsstrahlengang eine Ringapertur einge-
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bracht, was zu einem Besselstrahl &hnlichem Beugungsmuster und einer Verldngerung
der Fokustiefe fiithrte.

2.2.2.2 Grundlagen der Spektraldomain-OCT

Zum Verstédndnis der Bildentstehung in der OCT bietet es sich an, die axiale und
laterale Bildentstehung getrennt voneinander zu betrachten. Wie bereits erlautert,
handelt es sich bei der OCT um ein interferometrisches Bildgebungsverfahren. Aus-
gangspunkt fiir die Betrachtung soll eine Welle U;;,, mit dem Spektrum s(k,w) sein,
das sich in z-Richtung ausbreitet

Upn = s(kw)e'F==t), (2.32)

Die Welle wird durch einen Strahlteiler in zwei Wellen aufgeteilt, welche als Referenz-
und Probenwellen bezeichnet werden. Im Referenzarm durchlauft die Welle eine
Strecke zp, bevor sie durch einen Spiegel mit der Amplitudenreflektivitat 7, in
seinen ihren Ursprung zuriick reflektiert wird. Die reflektierte Referenzwelle kann

mathematisch durch

Un .
URef. = \/Zgnreﬂkzo (233)

beschrieben werden. Die zweite Welle dient zur Beleuchtung bzw. Abtastung des zu
untersuchenden Objektes und wird als Probenwelle bezeichnet. Das aus der Probe
zuriickkehrende Licht kann als die Uberlagerung von Wellen, die in verschiedenen
Tiefen z mit der Effizienz n(z’) gestreut werden, dargestellt werden [46]. Fiir die
Amplitude der aus der Probe zuriickgestreuten Sekundarwelle gilt

o0

Uz‘n i
Ubrope = —= n(zl)esz(zo-I-n(z)z)dzl‘ (2‘34)
2
vz

Die beiden zuriickgestreuten Sekundarwellen werden durch den Strahlteiler wieder
zusammengefiihrt und auf einem Detektor mit der Empfindlichkeit p zur Interferenz
gebracht. Der Detektorstrom ist dann durch

00 2
ID(k,w) _ g< Mnrei@kzo—wt) + 8(\1{;’;) /n(zl)ei(Qk(zo—i—n(z)z)—wt)dZ/ > (235)
0

V2

gegeben [46]. Des Weiteren ist fiir die Berechnung des Interferenzsignals nur die
Wegléngendifferenz zwischen der Referenz und der Probe von Interesse, weswegen
zop gleich null gesetzt werden kann. Damit vereinfacht sich Gleichung 2.35. Das
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Ausmultiplizieren fithrt zu den folgenden, zeitlich invarianten Termen

Ip(k) = & [S(k') <n+ Zfo n(z’)dz’ﬂ
+ 2S(k) CZ n(z")cos(2kn(z)z)dz' . (2.36)
+ 45(k) TT n(2yn(z)e =) gz
00

e Der erste Term ist ein phasenunabhingiger Untergrund, der unabhéngig von
der Phasendifferenz zwischen Proben- und Referenzlicht ist.

e Der zweite Term enthéalt die Tiefeninformation des Objektes. Die Amplitude

der Kosinusfunktion ist proportional zu der Streuamplitude 7(z).

o Der dritten Term (Autokorrelationsterm) beschreibt die Interferenzen zwischen

der Streuung in verschiedenen Tiefen.

Das Interferenzsignal erzeugt auf dem Detektor einen Photonenstrom Ip. Nach einer
Hochpassfilterung, um den phasenunabhingigen Untergrund zu eliminieren, l4sst
sich mittels Fouriertransformation der relative Weglédngenunterschied zwischen dem
Referenzspiegel und den einzelnen Streuzentren berechnen, was als A-Scan bezeichnet
wird [46].

2.2.2.3 Axiale Auflosung

In der OCT wird die axiale Auflésung Az im Allgemeinen als die volle Halbwertsbreite
(FWHM) der axialen Punktspreizfunktion (PSF) definiert, welche sich als Signal einer
einzelnen reflektierenden dielektrischen Oberfliche aus der Fouriertransformation
des detektierenden Interferogramms berechnen ldsst. Nach dem Wiener-Chintschim-
Theorem ergibt sich die axiale PSF als die Fouriertransformation der spektralen
Leistungsdichte (vergl. 2.17). Fiir eine gaufiférmige Leistungsdichtenverteilung ergibt

sich die axiale Auflésung durch

_ 2In(2) A3
Aze=—""7X

(2.37)

mit der Zentralwellenldnge A\g und der FWHM A\ der gaufiférmigen Leistungsdich-
tenverteilung. Hierbei wurde berticksichtigt, dass aufgrund des Hin- und Riickwegs
des Lichtes zur und von der Probe die axiale Auflosung der halben Kohéarenzlange
entspricht [46].

2.2.2.4 Gruppenlaufzeitdispersion

In der bisherigen Betrachtung des OCT Signals wurde die Dispersion vernachlassigt.
Als Dispersion wird die Frequenzabhéngigkeit des Brechungsindex eines Materials
bezeichnet. Sie fiihrt dazu, dass sich die Phase bei unterschiedlichen Wellenlén-
gen mit unterschiedlichen Geschwindigkeiten ausbreiten. Dispersion wird in allen
Medien aufler im Vakuum beobachtet. Unterscheiden sich die optischen Medien
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in Referenz- und Probenarm durch Verwendung verschiedener Optiken aber auch
durch das zu untersuchende Objekt selbst, entsteht ein Ungleichgewicht zwischen
der Dispersion in beiden Armen. Dies fiihrt in der spektralen Interferenz zu einer
nichtlinear von der Wellenzahl abhéngigen Phasenverschiebung im Interferenzmuster,
welche die Signalamplitude und die laterale Auflésung verringert. Diese negativen
Effekte der Dispersion kénnen durch optischen Ausgleich des Ungleichgewichtes in
den beiden Interferometerarmen verhindert werden. Eine optische Anpassung der
Dispersionsunterschiede ist nur iiber einen nicht zu grofien Spektralbereich sinnvoll,
wenn der Dispersionsunterschied mit Taylor-Approximation niederen Ordnung be-
schrieben werden kann. Bei grolen Bandbreiten hat sich eine zuséitzliche numerische
Dispersionskorrektur bewéhrt [83].

Zur mathematischen Beschreibung des Einflusses der Dispersion auf das OCT-Signal
kann in der Formel 2.36 die Phase mit der Propagationskonstante k(w) auch als

¢ =2k(w)n(z)z (2.38)

geschrieben werden [51].

Ist die Dispersion in beiden Armen nicht identisch, besitzt die Propagationskonstante
einen nicht-linearen Verlauf mit der Kreisfrequenz w der optischen Strahlung. An-
gendhert werden kann k(w) durch eine Entwicklung in einer Taylor-Reihe um die
Zentralfrequenz wy. Damit folgt fiir die Propagationskonstante

N n
bw) =S S TE . (2.39)

| n
e dw

Im dispersionsfreien Fall ist k(w) = ko und somit die Phase eine lineare Funktion
der Wellenzahl. Im Falle einer Gruppenverzogerung, bei der nur die erste Ableitung
dk

oo ungleich Null ist, &ndern sich Signalstirke und axiale Auflésung ebenfalls nicht.

Es kommt nur zu einer linearen Verschiebung des A-Scans. Die Dispersion zweiter
Ordnung ist dquivalent zu einer nicht verschwindenden zweiten Ableitung % und
fithrt zur GVD, welche axialen Auflésung und die Signalstarke reduzieren. Gleiches
gilt fiir alle héheren Terme. Die Reduzierung der axialen Auflésung, welche zu
einer Verbreiterung der FWHM fiihrt, ist aufgrund der Energieerhaltung mit einer

Reduzierung des Signal-zu-Rausch Abstandes verbunden [51].

2.2.2.5 Laterale Auflésung und konfokale Filterung

Scannende OCT-Systeme verwenden Singlemode-Fasern oder Blenden, welche als
Pinhole wirken. Deshalb kann die laterale Auflésung nach der Theorie der konfokalen
Reflexionsmikroskopie beschrieben werden.

Im Folgenden soll zunédchst die Bildentstehung untersucht werden, welche aufgrund der
Konfokalitdt nicht allein durch die Gleichung (2.30) fir die ,kohérente Abbildung*
beschrieben werden kann. Bei einem RCM wird nicht nur das Licht ausgehend
von einer Punktquelle in die Probe fokussiert, sondern auf dem Riickweg zum
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Detektor durch ein konfokales Pinhole abgebildet, was das gestreute Licht filtert.
Dadurch werden auflerhalb des Fokusvolumens mehrfachgestreute Photonen effektiv
unterdriickt. Zur Berechnung der lateralen Intensitéits-PSF kann zuerst das Feld
u(x,y) berechnet werden, welches von der Reflexion eines Strahles, der auf einen
Objektpunkt fokussiert wird, resultiert. Es ist gegeben durch die Multiplikation der
Amplituden-PSF der Beleuchtung p;; mit der Probenreflektivitat r. Somit folgt fiir
das Feld

U(%,y) = ﬁil(x7y) ) T(xvy)‘ (240)

Soll nun die Bestrahlungsstirke auf dem Detektor berechnet werden, so ist dies
gegeben durch die Faltung von u(z,y) mit der Amplituden-PSF der Detektion
Ddet(—x, — y). Fiir die Bestrahlungsstérke gilt dann

2

Ec,crsm = ‘// uw(z,y) - Paer(2’ + x,y + y)da'dy’ (2.41)

In der OCT erfolgt die Beleuchtung und Detektion im Allgemeinen durch die gleichen
optischen Elemente. In diesem Fall vereinfacht sich Gleichung 2.41 zu

2

Eercrsm = ’//ﬁ(%y)Q (e’ —ay — y)da'dy’ (2.42)

Im Vergleich von Gleichung 2.30 und Gleichung 2.42 ist ersichtlich, dass die konfo-
kale Bildgebung zu einer verbesserten Auflésung fithrt. Des Weiteren bewirkt das

Pinhole eine Unterdriickung von mehrfach gestreuten Photonen. Betrachtet man die
Bestrahlungsstédrke im Brennpunkt eines idealen konfokalen Mikroskops, so kann
diese durch
2.J1(a)\? . .
Ee(a) = | ——= Mit a = 2wz - n - sin(a) /Ao (2.43)

a
beschrieben werden. = ist der laterale Abstand von der optischen Achse, « der
Offnungswinkel des Objektives, \g die Zentralwellenlinge der Lichtquelle und .J; die
Besselfunktion erster Ordnung. Der Ausdruck n - sin(«) ist die numerische Apertur
(NA) [77].
Das Quadrat der Bestrahlungsstirke im Fokus FE.(a)? kann als laterale Punktspreiz-
funktion (PSF) angesehen werden. Deren FWHM, welche als Maf fiir die laterale
Auflésung dienen soll, ist dann

Ao Ao
oxr = — = —. 2.44

w =037 = 0375 (2.44)
Das konfokale Gating, auch als Fokustiefe oder konfokale Amplitudenantwort be-
zeichnet, ist durch die Empfindlichkeit, mit der ein Objekt aufferhalb der Fokusebene
detektiert wird, charakterisiert [77].

Fiir ein ideales konfokales Mikroskop, dessen Eingangsapertur mit einem kollimierten
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Strahl voll ausgeleuchtet wird, ist die Amplitudenantwort eines Punktstreuers im

aberrationsfreien paraxialen Fall durch

. nz 4
sin(k22(1 — cosa))> (2.45)

Ee(Z)Punkt - ( knz

5 (1 — cosar)

gegeben. n ist der Brechungsindex des umgebenden Materials und o der Offnungs-
winkel des Objektives. Die Fokustiefe bzw. die Tiefe des konfokalen Gatings ist durch
die Breite (FWHM) des Hauptmaximums

0,627\

d, = ——0
n(l — cosa)

(2.46)
gegeben [77].

2.2.2.6 Dynamikbereich und Sensitivitat

Zwei weitere wichtige Parameter zur Charakterisierung eines OCT-Aufbaus stel-
len neben der rdumlichen Auflésung die Sensitivitdt und der Dynamikbereich dar.
Das Verhéltnis von Signalhohe zu mittlerer Rauschhéhe wird als Signal-zu-Rausch-
Verhaltnis (SNR) bezeichnet. Fiir die FD-OCT ist es gegeben durch

-2
SNR = ;% N (2.47)

mit der Signalamplitude z% und der mittleren Rauschamplitude o2, welche sich
beide nach Gleichung 2.12 als Quadrat der Modulation des Interferenzsignals erge-
ben, und der Anzahl der Spektrometerkanile N [81]. In der fiir die OCT iiblichen
logarithmischen Darstellung ergibt sich fiir das SNR

SNR =20 (loglo (iD . \/N) - loglo(a)) . (2.48)

Das Gesamtrauschen des Systems ergibt sich nach 02 = (0%, + 03, + 02 ), aus

photon
dem relativen Intensitdtsrauschen a%ﬂ ~ » dem Detektorrauschen aflet und dem Pho-

2
tonenrauschen T photon

die relativen Anderungen der Spektralkomponenten zwischen dem aktuellen Spek-

Das relative spektrale Intensitatsrauschen (RIN) beschreibt

trum und dem Referenzspektrum, welches zur Normierung verwendet wird. Es steigt
proportional zur Proben- und Referenzleistung auf dem Detektor. Das Detektor-
rauschen fasst alle den Detektor betreffende Rauschquellen wie das Rauschen der
Verstarkerschaltung, Quantisierungsrauschen und das Dunkelrauschen, die nicht von
der Signalhthe abhéngen, zusammen [81].

In den heutigen OCT-Systemen wird das Rauschen im OCT-Signal von Photonen-
rauschen dominiert, welches durch die Wurzel der detektierten Photonen n, + n, aus

Proben- und Referenzlicht gegeben ist.
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2.2 Grundlagen der Optik

Mit dem Signal i%, = n, - n, ergibt sich fiir das SNR

SNR =20 (Loglm [Ny -npy - N — loglo\/a?ﬂN + aflet + (n, + np)> . (2.49)

Das maximal zu erreichende SNR wird in der Regel durch die Sattigungsladung

nrwe (Full-Well-Kapazitiat) des Spektrometers begrenzt und wird dann erreicht,
wenn das Spektrum mit einer Maximalamplitude von n gy ¢ voll durchmoduliert ist.

NEWC = Ny + Np + 2/Ny - 1 mit n, = ny. (2.50)

Dies wird erreicht, wenn aus Probe in jedem Kanal n, = npwc/4 Photonen detektiert
werden. Aus diesen Uberlegungen folgt fiir das Maximale, durch die Full-Well-
Kapazitat begrenzte SNR

SNRpwc =20 (l0910 (nFZVC : \/N) - 10910\/02R1N + 05+ nF;/C) - (251)

Das kleinste in diesem Fall mit SN R = 0 dB messbare Signal wird durch den zweiten
Summanden bestimmt. Damit ist SN Rpw ¢ gleichzeitig auch der Dynamikbereich,
mit dem ein schwaches Signale in Gegenwart eines das OCT voll aussteuernden
starken Signal gemessen werden kann.

Die Sensitivitéit eines OCT-Systems ist definiert als die minimale Reflexion in einer
Probe, die mit einem SNR von 1 gemessen werden kann [81, 84]. Mit bekannter
Quanteneffizienz 1 und Bestrahlungsstérke auf der Probe Pp,. kann die maximal
erreichbare Sensitivitdt wie folgt abgeschétzt werden [85]

nPP'robeTi
4E,

7; ist die Integrationszeit des Spektrometers und E, = he/A die Photonenenergie.

Sensmaz = 10 - logyg (2.52)

Es wird dabei angenommen, dass das Schrotrauschen der Photonen die einzige
Rauschquelle ist. Setzt man die Proportionalitidt zwischen dem SNR und der Proben-
reflektivitdt R voraus, kann aus dem Signal-zu-Rausch-Verhéltnis SN Rg, mit dem
eine Struktur der Reflektivitdt R gemessen werden kann, die Sensitivitdt wie folgt
berechnet werden [84]

R

ST&%. (2.53)

Sensmar =
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Kapitel 3

Material und Methoden

3.1 Mikroskopische OCT

Fiir die Messung von Mukustransport in lebenden M&usen wurde ein Mikroskop
entwickelt, welches die optische Kohérenztomographie zur Bildgebung verwendet und
sich insbesondere durch seine hohe Messgeschwindigkeit von 127.000 A-Scans pro
Sekunde und seine hohe radumliche Auflésung im Mikrometerbereich auszeichnet.

3.1.1 Optischer Aufbau

Zur Realisierung einer OCT mit mikroskopischer Auflésung (mOCT) wurde ein
klassisches Michelson-Interferometer verwendet. Der Aufbau ist vereinfacht in Ab-
bildung 3.1 dargestellt. Als Breitbandlichtquelle wird ein Superkontinuum-Laser

— Spiegel Iis DG I RR
Filterbox :u:[ 1t p
4 ;..
S

. c1
Superkontinuum Laser GX Probe

L1

PC Spektrometer G2

GY,

DAQ

Abbildung 3.1: Schematische Aufbauskizze fiir das mikroskopische OCT: Kollimato-
ren: C1 bzw. C2; nichtpolarisierender 50:50 Strahlteiler: BS; XY Gal-
vanometer Spiegel: GX und GY; Strahlaufweitungs-Linsen: L1 und L2;
Mikroskop Objektiv: L3; Glassubstrat zur Dispersionskorrektur: DC;
Digital Analog Wandler: DAQ); Retroreflektor: RR

(SuperKExtreme EXW-OCT, NKT Photonics, Birkergd, Danemark) (SQL) verwen-
det, welcher aus Pikosekunden-Laserpulsen (= 7 ps) [86] mit einer Wellenlénge von
A = 1064 nm durch nichtlineare Effekte in einer photonischen Kristallfaser (PCF)
ein Superkontinuum von 450 nm bis 2400 nm erzeugt (Abb. 3.2). Fiir die Bildgebung
wird nur der Bereich zwischen 550 nm und 950 nm verwendet. Hierfiir wird das aus
einer Faser austretende Licht in einer speziellen Filtereinheit (SuperKSelect, NKT
Photonics, Birkergd, Ddnemark) von einem Kurzpassfilter auf einen Wellenlangen-
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Abbildung 3.2: Spektrale Leistungsdichteverteilung der EXW-4-OCT Lichtquelle.

bereich von knapp unter 1000 nm begrenzt. Die ausgekoppelte Leistung betragt
ca. 75 mW. Durch zwei Justierspiegel, welche direkt mit der Filtereinheit verbun-
den sind, wird das Licht in eine Monomode-Faser mit grofem Kern (FD-7, NKT
Photonics, Birkergd, Danemark) gekoppelt. Von der Faser wird das Licht in den opti-
schen Aufbau iiber einen Kollimator (60FC-L-4-M25-02, Schéfter + Kirchhoff GmbH,
Hamburg, Deutschland) eingekoppelt. Dieser besitzt eine effektive Brennweite von
25 mm, woraus ein Strahldurchmesser von 5,8 mm resultiert. Der kollimierte Strahl
wird durch einen nicht polarisierenden Strahlteiler (BS014, Thorlabs GmbH, Dachau,
Deutschland) mit einem Teilungsverhéltnis von 50:50 auf den Referenz- und den
Probenarm aufgeteilt. Da die OCT ein punktweise abtastendes Verfahren ist, muss
zur Bildgenerierung die zu untersuchende Probe durch den fokussierten Lichtstrahl
abgerastert werden. Der Probenarmstrahl 1auft iiber X-Y-Paar Galvanometer-Spiegel
(6200H, Cambridge Technology, Bedford, USA) mit einer maximalen Auslenkung von
420 °, in ein 1:2 Teleskopsystem, welches den Strahl auf etwa 12 mm aufweitet. Hier-
fiir wurden zwei Achromaten (ACN254-050-B und AC254-100-B, Thorlabs GmbH,
Dachau, Deutschland) in einer 4 f-Konfiguration angeordnet. Das Teleskopsystem ist
so ausgelegt, dass es den Pivotpunkt der schneller scannenden Achse in die riickseitige
Aperturebene des Objektives abbildet, welches dann den Lichtstrahl in die Probe
fokussiert. Je nach gewiinschter lateraler Auflésung wurden verschiedene Objektive
benutzt, welche in Abschnitt 3.6.2 weiter spezifiziert sind. Nach dem Strahlteilung
lauft der Strahl im Referenzarm durch eine Irisblende (SM1D12C, Thorlabs GmbH,
Dachau, Deutschland) mit welcher er zwecks Intensitéitsreduktion radial begrenzt
werden kann. Der Strahl lauft dann durch ein 15 mm langes SF57 Glassubstrat
(Casix Inc., Fujian, China), welches als Vorkompensation der GVD zwischen beiden
Interferometer-Armen fungiert, und fillt dann auf einen Retroreflektor (PS975M-B,
Thorlabs GmbH, Dachau, Deutschland). Dieser reflektiert das Licht in identischer
Richtung wieder zuriick in den Strahlteiler. Das Licht aus dem Referenzarm iiber-
lagert sich im Strahlteiler mit dem aus der Probe zuriickgestreuten Licht und wird
iiber die bisher nicht genutzte Seite des Strahlteilers iiber einen weiteren Kollimator
(60FC-L-4-M25-02, Schéfter + Kirchhoff GmbH, Hamburg, Deutschland) in eine
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3.1 Mikroskopische OCT

Monomode-Faser (SM640, Thorlabs GmbH, Dachau, Deutschland) eingekoppelt. Uber
diese wird das Licht auf das Spektrometer (Thorlabs GmbH, Dachau, Deutschland),
welches einen spektralen Bereich von 550 nm bis 950 nm abdeckt, eingekoppelt. Das

Spektrometer erreicht eine Linienrate von 127.000 Hz bei Nutzung der vollen Anzahl
von 2048 Pixel.

3.1.2 Mechanischer Aufbau

Bei der mechanischen Auslegung der mOCT wurde auf eine grofitmogliche Unemp-
findlichkeit gegeniiber der Dejustierung der Strahlengénge geachtet, da Beleuchtungs-
und Detektionsstrahlengang kollinear verlaufen miissen. Der Strahlengang ist daher
auf einem Sandwich-Experimentierbrett mit einem optomechanischen Stangensystem
aufgebaut (Abb. 3.3). Die mechanische Verbindung aller Komponenten durch meist
vier Stangen erhoht die Stabilitdt und verhindert eine Verdrehung einzelner optischer
Komponenten. Um die Kollinearitét zu ermoglichen, sind hinter dem Kollimator des
Beleuchtungsstrahlenganges bzw. vor dem Kollimator des Detektionsstrahlenganges
jeweils zwei Spiegel (#68-329, Edmund Optics GmbH, Mainz, Deutschland) montiert.
Zur Gewéhrleistung der Lasersicherheit ist der Strahlengang durch ein Metallgeh&use
abgeschirmt.

Abbildung 3.3: Optomechanischer Aufbau des mOCTs. Folgende Komponenten sind
sichtbar. Beleuchtungs- bzw. Detektionskollimatoren: C1 bzw. C2;
nichtpolarisierender Strahlteiler: BS; XY Galvanometer Spiegel: G;
Strahlaufweitungs-Linsen: L1/L2; Glassubstrat zur Dispersionskor-
rektur: DC; Retroreflektor: RR

Als interferometrisches Messverfahren ist die mOCT empfindlich gegeniiber axialen
Bewegungen im Nanometerbereich. Insbesondere im Bereich der Zilienschlagfrequenz
von 8 — 20 Hz soll der Aufbau eine hohe Dampfung gegeniiber Bodenschwingungen
aufweisen. Um dies zu gewéhrleisten, ist das mOCT auf einem, mittels Druckluft aktiv
geddmpften, optischen Tisch (ScienceDesk, Thorlabs GmbH, Dachau, Deutschland)
aufgebaut. Bei den Démpfungselementen handelt es sich um sogenannte Doppelkam-
mersysteme, welche durch ihre geringe Federkonstante [87] zu einer Resonanzfrequenz
von 1,5 Hz in axialer Richtung fithren. Nach Herstellerangaben ist dadurch bei 8 Hz
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3 Material und Methoden

eine Dampfung von 32,5 dB erreicht, welche sich bis hin zu 20 Hz weiter auf 45 dB
reduziert [88].

Neben der optischen Funktionalitéit spielt fiir eine effiziente Durchfithrung von Versu-
chen an Tieren die Bedienbarkeit eine groie Rolle, welche daher bei der Konstruktion
der mechanischen Teile des Mikroskops besonders berticksichtigt wurde. Hierzu wurde
das Breadboard mit dem Strahlengang auf einem massiven Fuf} platziert, um einen
speziellen Mikroskopiertisch fiir Kleintiere (Intravitalstage, Lavision Biotech, Biele-
feld, Deutschland) in den Aufbau implementieren zu kénnen. Der Mikroskopiertisch
lasst sich motorisiert horizontal in x- und y-Richtung um 50 mm mit einer Schrittwei-
te von weniger als 1 pm verfahren. Der Tisch weist im Vergleich zu anderen Tischen
einen sehr hohen vertikalen Verfahrweg von 80 mm auf, was iiber einen préizisen
hydraulischen Antrieb ermdglicht wird. Zusammen mit der 537 mm x 450 mm groflen
Fléache bietet er sehr gute Voraussetzungen fiir eine prézise Positionierung von Tieren
und statischen Proben. Der gesamte Aufbau ist in Abbildung 3.4 dargestellt.

Abbildung 3.4: mOCT-Aufbau fiir die Kleintierbildgebung mit der Superkontinuum-
Quellen (SCQ), der Intravitalstage (IS) und dem verkapselten Mikro-
skopaufbau (MH).

3.2 Endomikroskopische OCT

3.2.1 Optischer Aufbau

Der Aufbau fiir die endomikroskopische OCT basiert auf dem in Abschnitt 3.1.1
beschriebenen mOCT-Aufbau. Statt des offenen Michelson Interferometers wird ein
faserbasiertes Interferometer verwendet. Schematisch ist der Aufbau in Abbildung 3.5

dargestellt.
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3.2 Endomikroskopische OCT

Superkontinuum Laser

PC

Abbildung 3.5: Schematische Aufbauskizze fiir die emOCT: faseroptische 50:50 Strahl-
teiler: FC; Kollimatoren: C1/C2; Glassubstrat zur Dispersionskorrek-
tur: DC; Retroreflektor: RR; XY Galvanometer Spiegel: GX und GY;
Scanlinse: L1; Digital Analog Wandler: DAQ

Als Breitbandlichtquelle werden ebenfalls der Superkontinuum-Laser (SuperKExtreme
EXW-OCT, NKT Photonics, Birkergd, Danemark), die Filtereinheit (SuperKSe-
lect, NKT Photonics, Birkergd, Ddnemark) und die Monomode-Faser mit erhohtem
Kerndurchmeser (FD-7, NKT Photonics, Birkergd, Didnemark) verwendet. Im Ge-
gensatz zur mOCT wird kein offenes, sondern ein Faserinterferometer verwendet.
Uber die Monomode-Faser wird das Licht zu dem faserbasierten Strahlteiler gefiihrt
(TW670R5A2, Thorlabs GmbH, Dachau, Deutschland), in welchem das Licht in ei-
nem Verhéltnis von 50 : 50 in die Referenz- und Probenfaser (beide SM640, Thorlabs
GmbH, Dachau, Deutschland) aufgeteilt wird. Das Licht aus der Probenarmfaser
wird durch einen Kollimator (60FC-4-M12-02, Schéfter + Kirchhoff GmbH, Ham-
burg, Deutschland) in einen mit dem Endoskop modifizierten Thorlabs “Standard
OCT-Scanner” (OCTG-830, Thorlabs GmbH, Dachau, Deutschland) eingekoppelt.
Die Referenzfaser fithrt iiber einen Kollimator (60FC-4-A18-02, Schifter 4+ Kirch-
hoff GmbH, Hamburg, Deutschland) zu einem offenen Referenzarm. Hier durchlauft
der Strahl eine Irisblende (SM1D12C, Thorlabs GmbH, Dachau, Deutschland), mit
welcher der Strahl zwecks Intensitédtsreduktion radial begrenzt werden kann. Zur
Vorkompensation der GVD zwischen dem Referenz- und dem Probenarm durchlauft
der Strahl ein 30 mm langes SF57 Glassubstrat (Casix Inc., Fujian, China), bevor
er auf einen Retroreflektor (PS975M-B, Thorlabs GmbH, Dachau, Deutschland)
trifft. Dieser reflektiert das Licht wieder zuriick in die Faser des Strahlteilers. In dem
faserbasierten Strahlteiler iiberlagert sich das aus der Probe zuriickgestreute und von
dem Retroreflektor reflektierte Licht und wird iiber den verbleibenden Ausgang in
ein zu dem in Abschnitt 3.1.1 beschriebenes, baugleiches Spektrometer eingekoppelt.

3.2.2 Endoskop fiir die mOCT

Das Design des GRIN Endoskops ist schematisch in Abbildung 3.6 dargestellt. Das
GRIN Endoskop wurde kundenspezifisch von der Firma Grintech gefertigt. Die
Auslegung der Optik erfolgte mit der Optikdesign-Software OpticsStudio 14 (Version
14, Zema LLC, Kirkland, USA) fiir monochromatisches Licht einer Wellenlénge
von 750 nm. Als Grundlage fiir die Auslegung dienten vom Hersteller bereitgestellte
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Scanlinse
Objektivlinse

Relaislinse 0,25‘?;1m
1,00 mm
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Abbildung 3.6: Optischer Aufbau des Endoskops mit der Scan-Linse, der Relais- und
Kollimationslinse mit geringer NA und der Objektivlinse mit hoher
NA, beide als GRIN-Linse ausgefiihrt.

Brechzahlprofile [89] der GRIN-Linsen. Das Endoskop besteht aus einer 39,7 mm
langen GRIN Linse mit einer NA von 0,19, welche zur Ubertragung des Bildes dient
(Relay-Optik) und einer GRIN Linse mit einer hoheren NA von 0,5, welche eine
vergroerte Abbildung ermoglicht. Dieses spezielle Design fithrt zu einer maximal
nutzbaren NA von 0,5 bei einer Vergréflerung von 2,6. Bei einem Durchmesser von
1,0 mm betrigt die gesamte Lénge 4,5 cm. Beide Linsen wurden vom Hersteller
durch Klebung miteinander verbunden. Zur mechanischen Stabilisierung wurde die
Optik in ein Edelstahlréhrchen (Harry Rieck Edelstahl GmbH, Hilden, Deutschland)
mit einem AuBendurchmesser von 2,75 mm geklebt. Uber einen eigens entwickelten
Adapter, der auf Komponenten der Fa. Thorlabs GmbH (Dachau, Deutschland)
basiert, ist das Endoskop mit einem modifizierten OCT-Scanner (OCTG, Thorlabs
GmbH, Dachau, Deutschland) verbunden (Abb. 3.7). Das aus der Probenarmfaser

GRIN Endoskop

Abbildung 3.7: Foto des emOCT-Endoskop.

emittierte Licht wird iiber eine Faser in das Handstiick gekoppelt, wo es nach
Kollimation durch zwei Galvanometerspiegel (6200H, Cambridge Technology, Bedford,
USA) in beide Raumrichtungen abgelenkt wird. Das kollimierte Licht wird durch
einen Achromaten (49-948, Edmund Optics, Barrington, USA) in die riickseitige
Brennebene des GRIN Endoskops, welche sich ca. 100 pm vor der Endfliche befindet,
fokussiert. Aufgrund des gewéhlten Strahldurchmessers wird nur knapp die Hélfte
der zur Verfligung stehenden NA (ca. 0,23) verwendet. Aus der Simulation der
Bildgebung mit OpticsStudio ergibt sich unter Annahme einer Ausleuchtung der
Apertur durch einen Gaufi-Strahl mit 2,3 mm Durchmesser eine beugungsbegrenzte
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Punktspreizfunktion (Airy-Funktion) mit einem Abstand der Nullstellen von 1,80 pm
und mit einer entsprechenden Halbwertsbreite (FWHM) von 1,1 pm. Der Durchmesser
des GRIN Endoskops limitiert das maximale Bildfeld bei der gewéhlten Vergréflerung
auf ca. 200 pm.

3.3 Ansteuerung und Datenaufnahme

Die Datenerfassung erfolgt durch die speziell fiir ihre OCT-Geréte entwickelte Soft-
ware Thorlmage (Thorlabs GmbH, Dachau, Deutschland). Durch Wahl identischer
elektronischer Komponenten konnten das mOCT und das emOCT von der gleichen

Software angesteuert werden.

3.3.1 Ansteuerung

Die elektrischen Steuerverbindungen der wichtigsten Komponenten sind in Abbil-
dung 3.8 dargestellt. Die Zeilenkamera (Sprint SpL.4096 140km, Basler, Reinfeld,

Framegrabberkarte Spektrometer
Full Full
Base Base
Trigger

Galvanometer Spiegel
Galvo X
Galvo Y

8 B

DAQmx Board
Sample Clock
Steuerspannung x
Steuerspannung y

Abbildung 3.8: Verschaltungsplan des mOCT-Aufbaus

Deutschland) des Spektrometers ist tiber eine Framegrabber-Karte (1433, National
Instruments, Austin, USA) an eine Dell Workstation (T1700, Dell GmbH, Frankfurt
am Main, Deutschland), mit Intel Xeon E-1217v3 Prozessor und 64-Bit Windows 7
Betriebssystem, angebunden. Das von der Software generierte Steuersignal wird iiber
eine Digital-Analog-Wandler Box (USB-6251, National Instruments, Austin, USA),
welche tiber USB mit der Workstation verbunden ist, an den die Steuerspannung
generierenden Galvanometer-Treiber {ibertragen. Bewegungen der Galvanometer-
Spiegel wiahrend der Belichtungszeit eines A-Scans kénnen zu einer Reduzierung der
Signalamplituden durch Verwischen der Interferenzmuster (Fringe-Washout) fiithren
[90]. Eine stufenweise Ansteuerung der Galvanometer-Spiegel ist daher nétig. Um
dies gewdhrleisten zu kénnen, wurde der Linientrigger (Linienrate = A-Scanrate) der
Zeilenkamera als Taktfrequenz fiir die Digital-Analog-Wandler Box genutzt.
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3.3.2 Datenakquisition

Fir die Datenaufzeichnung bei den in vitro und Organkultur-Messungen wurde
wenn moglich die Thorlmage Software benutzt. Nur fiir die Tierstudie zur Wirkung
verschiedener inhalierter Losungen kam ein in Labview (Version 2013, National
Instruments, Austin, USA) geschriebenes Programm zum Einsatz.

3.3.2.1 Thorlmage

Abbildung 3.9: Bedienoberfliche der Software Thorlmage (Thorlabs), welche zur
Steuerung und Bildaufnahme von mOCT und emOCT eingesetzt
wurde.

Die Bedienoberfliche der Thorlmage Software ist in Abbildung 3.9 dargestellt. Die
Software bietet die Moglichkeit, sowohl die Aufnahme von A-Scan, B-Scans oder Vo-
lumen live darzustellen und aufzuzeichnen. Dabei werden die Datensétze im Thorlabs
eigenem Datenformat direkt auf die Festplatte gespeichert. Diese Dateien beinhalten
die von der Zeilenkamera aufgezeichneten Spektren sowie alle fiir die Prozessierung
notigen Datensdtze und Metainformationen. Dadurch ist die Moglichkeit gegeben,
die Daten mit eigener Software zu prozessieren (Abschnitt 3.3.2.2) und dabei die
GVD fur verschiedene Bildbereiche (Abschnitt 3.5) numerisch zu kompensieren.

3.3.2.2 Eigene Software fiir die Tierstudie

Das Studium des Mukustransportes im Tier erforderte mehrstiindige Messungen
in dem gleichen Areal. Die Thorlmage Software bietet hier nur die Moglichkeit
einer kontinuierlichen Aufzeichnung, wobei die Aufnahmezeit durch die Gréfie des
Arbeitsspeichers begrenzt ist. Eine Aufnahme mit der vollen Geschwindigkeit von
127 kHz erzeugt eine Datenmenge von 3,75 TB pro Stunde, welche nicht sinnvoll
zu verarbeiten wére. Um dieses Problem zu lésen, wurde auf der Grundlage des
von Thorlabs mitgelieferten SDKs ein Programm in der Sprache Labview (Vers.
2014-2017, National Instruments, USA) entwickelt, welches es ermdoglicht, in einem
festen zeitlichen Abstand einzelne oder Gruppen von B-Scans aufzuzeichnen und
direkt auf der Festplatte abzuspeichern. Die dabei erzeugte Datenmenge liegt nur
in einem Bereich zwischen 5 und 10 GB pro Stunde. Die Benutzeroberflache ist in
Abbildung 3.10 dargestellt.
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Buic | Adwnces

Abbildung 3.10: Bedienoberfliche des in Labview entwickelten Programms zur Auf-
zeichnung von Zeitserien innerhalb der Tierstudie.

3.4 Datenauswertung

3.4.1 Datenprozessierung

In den Tierexperimenten wurden die aufgezeichneten Bildsequenzen ohne vorherige
Prozessierung als vom Spektrometer gemessene Rohdaten auf die Festplatte des
Messrechners gespeichert. Die Prozessierung der Daten erfolgte off-line. Die Daten
wurden in einem Datenformat gespeichert, welches eine automatisierte oder manuelle
Auswertung ermoglicht. Aufgrund der groflen Datenmenge erfolgte die Prozessierung
automatisch mit einer in Matlab (Matlab2015a, Mathworks, Natick, MA, USA) reali-
sierter Software, welche eine Stapelverarbeitung einer grolen Menge von Datensétzen
ermoglichte. Abbildung 3.11 zeigt die Benutzeroberflache der erstellten Software.

74 OCT Toolbox - Processing =)

Abbildung 3.11: Bedienoberfliche des in Matlab entwickelten Programms zur Pro-
zessierung der Daten.

Dispersionsbedingte Bildfehler wurden automatisch, wie in Abschnitt 3.5 beschrieben,
kompensiert, um die hochstmogliche Auflésung zu erreichen. Die Prozessierung wurde
auf einer Workstation mit einem Intel Core i7-4790 Prozessor durchgefiihrt. Zur
Beschleunigung wurde die Berechnung der B-Scans mittels CUDA auf einer GTX
980ti Grafikkarte parallelisiert durchgefithrt. Die prozessierten Daten wurden je nach
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spaterer Verwendung in folgende Formate abgespeichert:
o *.ome.tiff; Intensitdtsbild; Bioformat mit Metadaten
o *.raw; Intensititsbild; Binary Single Precision
o *.cmplx; Bild der komplexen Amplituden; Binary Single Precision
o *.mat; Bild der komplexen Amplituden Daten; Matlab Datentyp
o *fits; Intensitatsbild

3.4.1.1 Algorithmus

Der A-Scan wurde durch eine komplexe Fouriertransformation aus dem korrigierten
Spektrums I (k) berechnet. Die Amplitude der Transformation ist proportional zur
Reflektivitdt und die Phase wird durch die Wegldngendifferenzen zwischen dem
Referenzarm und den Streuern in der Probe bestimmt. Vor der Fouriertransformation
wurden die gemessenen Spektren verschiedenen numerischen Korrekturverfahren
unterzogen, um eine optimale Bildqualitdt zu erreichen.

Die eigene Prozessierung der OCT-Daten folgte im Wesentlichen der Prozessierung
in ThorImage [91].

Schritt 1: Entfernung des Dunkelsignals Von dem gemessenen Interferogramm I,(ny)
wird das Dunkelsignal I;(n)) der Kamera abgezogen. ny ist die Position des Kame-
rapixels. Die Aufzeichnung des Dunkelsignals-Korrekturvektors Iy(ny) erfolgt ohne
Belichtung der Kamera. Zur Verringerung des Rauschens wird iiber mehrere hundert
aufgezeichnete Spektren gemittelt. Fiir das neue korrigierte Signal I, ergibt sich

somit

Io,(nx) = Ig(ny) — La(ny). (3.1)

Schritt 2: DC Bereinigung Der Gleichanteil des Signals besitzt fir die Bildgebung
keine Relevanz. Nach der Fouriertransformation erzeugt er bei der Wegléngendifferenz
Null ein starkes Artefakt, das unterdriickt werden kann, wenn das Spektrum ohne
Interferenz, das sogenannte Referenzspektrum I,.r(ny), vom gemessenen Spektrum
subtrahiert wird. Zur Aufnahme des Referenzspektrums wird der Probenarm geblockt
und nur das interferenzfreie Signal aufgezeichnet. Gewohnlich wird auch hier tiber
10 — 25 Aufnahmen gemittelt. Das um den Gleichanteil (DC) bereinigte Signal ergibt

sich dann zu

Ipc(ny) = Is,(n)) — Irep(ny). (3.2)
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Schritt 3: Apodisation Das aufgezeichnete Interferogramm ist nur auf einem end-
lichen Bereich definiert. Dies fithrt zu Artefakten, die in der Signalverarbeitung
als Leck-Effekt oder Fenster-Effekt bezeichnet werden [92]. Mathematisch kann die
endliche Ausdehnung des Interferogramms als eine Faltung mit einer Rechteckfunkti-
on dargestellt werden. Die axiale Punktspreizfunktion ist die Fouriertransformierte
dieses Rechteckes, welche relativ starke Seitenbénder besitzt. Vermindern lésst sich
der Leck-Effekt, in dem das Signal mit einer Fensterfunktion w(ny) multipliziert
wird, die Kanten oder hohe Steigungen vermeidet. In der OCT ist die Fensterung
mit einer Hann-Funktion iblich. Zusétzlich wird das Interferogramm durch den
Apodisationsvektor geteilt, um Modulation im spektralen Verlauf zu kompensieren.

Das apodisierte Singal ergibt sich dann durch

) = 222 (), (33)

Schritt 4: Reskalierung Der A-Scan entsteht durch Fouriertransformation nach
k = 27/X aus dem mit dem Spektrometer aufgezeichneten Interferogramm. In
einem Gitterspektrometer, wie es in dieser Arbeit verwendet wird, erfolgt die Separa-
tion der verschiedenen Wellenldngen in erster Naherung linear mit der Wellenlénge
A. Dies fiihrt in dem vom Detektor gemessenen Interferogramm zu einer wellenlén-
genabhéngigen Frequenz des Interferenzsignals. Die Fouriertransformation liefert
dann eine axiale Punktspreizfunktion, die tiefenabhéngig verbreitert ist. Um das
zu verhindern, wird vor der Fouriertransformation das korrigierte Spektrum in die
Propagationskonstante k(ny) umskaliert. In dieser Arbeit wurde eine lineare oder
kubische Interpolation des Softwarepakets Matlab [93] fiir die Reskalierung verwendet

Iy(ng) = interp(nx,Ly(ny),nk) (3.4)

mit n; den fir k dquidistanten Stiitzstellen.

Schritt 5: Dispersionskorrektur Die Effekte von Dispersionsunterschieden zwischen
Proben- und Referenzstrahl auf das OCT-Signal werden durch die Multiplikation

mit einem Phasenterm korrigiert (Details siehe 3.5). Fiir das Signal ergibt sich somit
Ipisp(ny) = Ly(ny) - 700, (3.5)

Schritt 6: Fouriertransformation Anschlieend wird der A-Scan mittels einer schnellen
Fouriertransformation (FFT) berechnet. Dabei wird der Betrag fiir die Darstellung
des Bildes verwendet. Die Phaseninformation kann fiir weitere, funktionelle Analysen
wie z. B. Doppler Messungen genutzt werden.

In den OCT-Bildern wird der dekadische Logarithmus des Betragsquadrates der
Fouriertransformation dargestellt. Ein A-Scan ergibt sich damit als

AScan(t) = 20 - logio |FFT(Ipisp(ng)| - (3.6)
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3.5 Numerische Dispersionskorrektur

Durch das Einbringen eines hochbrechenden SF-57 Materials in den Referenzarm
wurde die Differenz der Gruppengeschwindigkeitsdispersion zwischen dem Proben-
und Referenzarm vorkompensiert. Der noch verbleibende Anteil wurde im Anschluss

mit numerischen Verfahren kompensiert.

3.5.1 Dispersionskorrektur

Da die spektrometerbasierten OCT-Systeme ein in axialer Richtung kohérentes
Bildgebungsverfahren darstellen, stehen neben der Amplitude auch die Phaseninfor-
mationen zur Verfiigung. Dies ermdoglicht eine numerische Korrektur der Dispersion
durch Multiplikation des Interferogramms mit dem konjugiert komplexen Phasenterm
Z5, . = e ) der die Spektren verzerrt [57).

Ziel der Dispersionskorrektur ist es, fiir den unbekannten durch Dispersion erzeugten

Phasenfehler, die Konstanten (3, der Polynomapproximation

W(k‘) = Bo + /BI(k - ko) + BQ(k — ko)2 + ﬁg(k — ko)g +...+ ,Bm(k — ko)m (3.7)

zu bestimmen [94]. In dieser Arbeit wurde ein iterativer Optimierungsansatz zur
Bestimmung von 3, gewéhlt, der die Bildschéirfe in den B-Scans optimiert. In der
OCT hat sich die Shannon-Entropie [95]

H==)"ip(xy) - log(ip(z.y)). (3.8)

x’y
als geeignete Metrik zur Beurteilung der Schérfe eines Bildes erwiesen [51, 94]. Fiir
die Dispersionskorrektur wurden die Dispersionskoeffizienten {fs,...,3,,} variiert, bis

die Shannon Entropie ein Minimum erreichte.

Abbildung 3.12: Bedienoberfliche des Matlab-Programms zur Bestimmung der Di-
spersionskoeffizienten fJs,...,3,, durch Optimierung der Bildschérfe.

Algorithmische Umsetzung Zur Minimierung von H(f,...,3,,) wurde das Nelder-
Mead-Verfahren eingesetzt, das die Punkte p = {fs,...,0m,} im Parameterraum in
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jeder Iteration entsprechend dem Gradienten der Optimierungsfunktion éndert, sodass
sich der Korrekturvektor dem Optimum annéhert.
1. Ausgangspunkt fiir die Optimierung ist das zweidimensionale Interferogramm
Iy(k,z).
2. Multiplikation des Interferogramms mit dem durch die Optimierungsroutine

angepassten Phasenterm e~ (7).

3. Berechnung des B-Scans durch Fouriertransformation
4. Berechnung der Shannon-Entropie H (p)
5. Uberpriifen, ob das Abbruchkriterium erfiillt ist

o Abbruchkriterium: ||p; — p;—1|| < TOL,
fur die Iteration ¢ und die Schritttoleranz T'OL erfillt ist

e Wenn nicht erfiillt, starten bei Schritt 1

Umgesetzt wurde der Algorithmus in einem Matlab-Programm, dessen Benutzerober-
fliche in Abbildung 3.12 dargestellt ist. Das Programm liest das Datenformat von
ThorImage direkt ein. Der Nutzer kann auswéhlen, welche Ordnungen der Polynom-
funktion ¥ maximal beriicksichtigt werden sollen. Um Dispersion in der Probe zu
beriicksichtigen, kann durch Definition bestimmter Regionen (ROI), die Bildqualitét
fiir eine bestimmte Tiefe oder einen bestimmten Bereich im B-Scan optimiert werden.

3.6 Technische Charakterisierung

3.6.1 Bestimmung von Dynamik und Sensitivitat

Zur experimentellen Bestimmung des Dynamikbereiches wurde das Spektrometer
mit einem Spiegel im Probenarm so ausgesteuert, dass eine maximale Signalam-
plitude erreicht wurde. Im Anschluss wurde die maximale Signalhthe in einem
20-fach inkohérent gemittelten A-Scan bestimmt. Um den Einfluss des durch den
Roll-Off gegebenen Abfall der Signalhthe mit der Messtiefe zu minimieren, wur-
de das Signal des Spiegels bei ca. 10% des Tiefenmessbereiches positioniert. Das
Grundrauschen wurde neben dem Signalpeak bei ca. 20% des Tiefenmessbereichs
bestimmt. (Abb. 3.13a). Aus der maximalen Signalamplitude ip 4 = 57,0 dB und
dem durchschnittliche Rauschen ¢ = 1,7 dB wurden der Dynamikbereich fir das
mOCT-System SN Rpynamic = 55,3 dB bestimmt. Fiir die im Spektrometer verbaute
Kamera (Sprint SpL4096, 140km, Basler AG, Ahrensburg, Deutschland) gibt der
Hersteller eine Sattigungsladung von n, = 18000 ¢~ und ein Detektorrauschen von
Odet = 26 ¢~ an [96]. Die vom Spektrometer detektierte spektrale Leistungsdichte ist
nicht gleichgewichtet, sondern fillt zu den Randbereichen ab. Fiir die Berechnung des
Dynamikbereiches soll die Form des Spektrums durch eine Hann-Funktion angenahert
werden, dessen Fliche unter der Kurve der Hélfte der eines Rechteckes entspricht.
Daher reduziert sich die Anzahl der Ladungstrager um den Faktor zwei. Fiir den Fall,
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dass das Photonenrauschen und das Detektorrauschen die einzigen Rauschquellen

sind, kann die maximale Dynamik des mOCT abgeschitzt werden durch

SNRpwe = 20 (loglo ("FE:VC : m) — logio (, /”iTWC n aget» . (3.9)

Dadurch ergibt sich eine maximal zu erwartender Dynamikbereich des mOCT von
SN Rpynamik = 63 dB, welcher 8,3dB grofler ist, als der messtechnisch bestimmte
Wert. Die schlechtere Dynamik ist zuriickzufiihren auf das zusétzliche spektrale

Rauschen der Superkontinuum-Quelle, wie in vorherigen Studien gezeigt wurde
[97, 86]. Aufgrund fehlender Herstellerangaben wurde dies in der Abschétzung der
Dynamik vernachléssigt.
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Abbildung 3.13: A-Scans zur Bestimmung der maximalen Signalamplitude und des
durchschnittlichen Rauschens fiir die Berechnung des Dynamikum-
fangs (a) und der Sensitivitdt (b) des mOCT.

Die Sensitivitdt wurde aus dem OCT-Signal einer dielektrischen Oberfliche eines
Keilprismas mit definierten Reflektivitdt Rggmpre bestimmt. Um Ubersteuerung
zu vermeiden, wurde das Signal mit Graufiltern der optischen Dichte OD = 1,1
abgeschwiicht. Die Sensitivitit ergibt sich aus dem SNR (erster Term), Reflektivitét
der Oberflache (zweiter Term) und der Abschwéichung des Filters (dritter Term) nach

Sensmaz = 20 - (logl0(ip) — logl0(c)) — 10 - Logl0(R) + 20 - OD. (3.10)

Die Reflektivitdt der Oberflache des Keilprismas wurde mit den Fresnelschen Formeln
bestimmt. Bei der Zentralwellenlinge von A = 750 nm betrug der Brechungsindex
n1 = 1.5118 fir das Keilprisma und no = 1.3291 fiir das aus destilliertem Wasser
bestehende Immersionsmedium. Fiir die Reflektivitdt des Keilprismas ergibt sich

somit
ny —ng

2
RWedge = ( ) = 4,1 . 1072. (311)

ni1 + n9
Mit einer Signalamplitude von ip 45 = 44,0 dB gemessen und einem durchschnitt-
lichen Rauschen von ¢ = 0 dB (Abbildung 3.13b) ergab sich die Sensitivitét
Sensmaer = —90,5 dB bei einem Strahlungsfluss von 21 mW auf der Probe.

Um die maximal mogliche Sensitivitdt abzuschitzen, wurde eine iiber alle Kanéle
gemittelte Quanteneffizienz n = 46 % und die Belichtungszeit 7; = 5,4 - 1076 s des
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Spektrometers angenommen. Fiir einen Strahlungsfluss von 21 mW auf der Probe ist
eine maximale Sensitivitat von -106 dB zu erwarten, ca. 14 dB besser als gemessen

wurde.

3.6.2 Bestimmung des Bildfeldes und der lateralen Auflésung

Das mOCT wurde innerhalb dieser Arbeit mit den folgenden drei Mikroskop-
Objektiven verwendet
e 5x/0,16 NA Mikroskop-Objektiv
(EC Plan-Neofluar, Carl Zeiss, Oberkochen, Deutschland)
e 20x/0,5 NA Mikroskop-Objektiv
(HCX APO L 20x/0,50 WUVI, Leica Microsystems, Wetzlar, Deutschland)
e 40x/0,8 NA Mikroskop-Objektiv
(Achroplan W, Carl Zeiss, Oberkochen, Deutschland)

Das maximale Bildfeld wurde mit einem Gitter, das im Fokus des Objektives platziert
wurde, fiir jedes der drei Objektive als vignettierungsfreier Bereich im En-face-Bild
bestimmt. Die Maximalintensitatprojektionen (MIP) des aufgenommenen Gitters
sind fiir die drei verwendeten Objektive in Abbildung 3.14a-c dargestellt. Aus diesen
Aufnahmen ergeben sich jeweils Bildfelder von 6,0 mm x 5,0 mm, 2,2 mm x 2,1 mm und
0,6 mm x 0,8 mm. In allen Bildern ist eine ovale Vignettierung auszumachen. Aufgrund
der Anordnung der Galvanometer-Spiegel in dem Aufbau kann die Apertur-Ebene
nur in einer der beiden Spiegel-Ebenen — in diesem Fall wurde die schnellen Achse

ausgewahlt — abgebildet werden. Dies erzeugt die unsymmetrische Vignettierung.

Abbildung 3.14: Die Maximalintensitatprojekionen (MIP) der Volumenbilder eines
Gitters, die mit den drei verwendeten Objektive (5x/0,16, 20x/0,5
und 40x/0,8) aufgenommen wurden. Die Grofe des Bildfeldes wurde
aus dem vignettierungsfreien Bereich bestimmt.
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Fiir jedes dieser Objektive wurde die laterale Auflésung anhand von Nanopartikeln
(40 nm, Fluospheres, ThermoFisher Scientific Inc, Waltham, USA), welche in einem
Sylgard Polymer (Dow Corning, Wiesbaden, Deutschland) eingebettet wurden, be-
stimmt. Dazu wurde in der Fokusebene, in der das Signal der Streuer am grofiten
ist, die FWHM des En-face-Bildes einzelner Partikel nach Anpassung einer Gauf}-
funktion an das lineare OCT-Signal (Streuinentsitat) mittels der Analysesoftware
Origin (Origin2017G, OriginLab Corporation, Northhampton, USA) bestimmt. Fir
jedes Objektiv wurde dies an jeweils fiinf Bildern von Partikeln durchgefiihrt. Fiir
das mOCT sind die Ergebnisse der Messung in Abbildung 3.15 dargestellt. Aus
den Messungen ergeben sich jeweils Halbwertsbreiten der Punktbildfunktionen von
1,85 pm fiir das 5x/0,16 NA Objektiv, 0,70 pm fiir das 20x/0,16 NA Objektiv und
0,36 um fiir das 40x/0,8 NA Objektiv. Gegeniiber der auf Grundlage der spezifizierten
NA’s Auflésungen von 1,73 pm, 0,56 pm, und 0,34 pm ergeben sich Abweichungen von
2% bis 20% , welche sich durch die Beleuchtung mit einem radial abgeschnittenen

Gauflstrahl erklaren lassen.
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Abbildung 3.15: Laterale Auflésung des mOCT, gemessen als Halbwertsbreite
(FWHM) des En-face-Bildes von einzelnen Partikeln, jeweils fiir
das 40x/0,8 NA, 20x/0,5 NA und 5x/0,16 NA Mikroskop-Objektiv
im Vergleich zu der auf Grundlage der spezifizierten NA’s erwarteten
Auslésungen.

3.6.3 Bestimmung von Aberrationen im emOCT

Um den Einfluss von Aberrationen auf die OCT-Bildentstehung zu untersuchen,
wurden die monochromatischen Aberrationen des zur Abbildung verwendeten GRIN-
Endoskops mit einem Shack-Hartmann Sensor (WFS150-5C, Thorlabs GmbH, Dach-
au, Deutschland) vermessen. Das Endoskop wurde zusammen mit der Scanoptik
mittels einer Superluminescence Diode (BLM-S-840-B-1-20, Superlum, Dublin, Ire-
land) bei einer Zentralwellenldnge von 840 nm beleuchtet. Das Licht im Fokus wurde
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durch ein gut charakterisiertes Mikroskopobjektiv, welches nahezu aberrationsfrei
ist, auf den Shack-Hartmann Sensor kollimiert.

Die chromatischen Léngsaberrationen wurden mittels eines Goldspiegels, welcher
auf einem motorisierten Hubtisch (Labjack MJL050, Thorlabs GmbH, Dachau,
Deutschland) platziert wurde, bestimmt. Fiir die Messung wurde der Referenzarm
geblockt. Spektren wurden aufgezeichnet, wihrend der Goldspiegel in 1 pm Schritten
durch den Fokus gefahren wurde. Die Fokusverschiebung wurde dann im Anschluss
aus der Spiegelposition, fiir die die Signalintensitdt im jeweiligen Spektralkanal

maximal wurde, bestimmt.

3.6.4 Bestimmung der axialen Auflosung

Messungen der axialen Auflosung wurden mit dem 5x/0,16 Objektiv an einer Glaso-
berfliche durchgefithrt. Zur Analyse der axialen PSF wurde an das lineare OCT-Signal
eine Gaulkurve angepasst und aus den Fit-Parametern die FWHM bestimmt.

3.6.4.1 Einfluss der Dispersion

Neben der optischen Dispersionskompensation wurde auch eine numerische Kor-
rektur wahrend der Datenprozessierung durchgefiihrt, um eine maximale bandbrei-
tenbegrenzte Tiefenauflosung zu erzielen. Um die Wirksamkeit der numerischen
Dispersionskorrektur (Abschnitt 3.5) zu demonstrieren, wurde eine Optimierung
der Bildqualitdt unter Beriicksichtigung verschiedener Ordnungen des Phasenfehlers
durchgefithrt und der Einfluss auf die Breite der axialen PSF quantitativ evaluiert.

Abbildung 3.16a zeigt die axiale PSF des Aufbaus, die an einer dielektrischen Ober-
flache erstellt wurde. Ohne numerische Dispersionskorrektur betrégt die FWHM
110 pm. Nach Kompensation der zweiten Ordnung lésst sie sich fast auf ein Zwanzigs-
tel, 2,1 pm, reduzieren. Die axiale PSF (Abb. 3.16b) ist hier unsymmetrisch und in
Richtung der Nulllinie verbreitert. Nach Anwendung der Dispersionskorrektur bis zur
3. Ordnung (Abb, 3.16¢) betragt die FWHM dann nur noch dz3 ordnung = 1,3 pm.
Neben einer Reduzierung der Breite um mehr als die Hélfte gegeniiber der Kom-
pensation bis zur 2. Ordnung ist nur noch eine leichte Unsymmetrie zu erkennen.
Eine numerische Dispersionskorrektur bis zur 4. Ordnung (Abb, 3.16d), bringt keine
weitere Reduzierung der Halbwertsbreite. Die Ursache fiir die leichte verbleibende
Unsymmetrie liegt in einer unvollkommenen Normierung des Spektrums. Vor der
Fensterung des Signals wird das Spektrum normiert, indem durch das vorher aufge-
zeichnete Referenzspektrum geteilt wird. Andert sich nun z. B. durch Rauschen der
Lichtquelle die Leistungsdichteverteilung des Spektrums, so ist die Normierung nicht
mehr exakt. Die Anwendung der Fensterung fiihrt dann dazu, dass die Einhiillende
nicht die Form des Hann-Fensters hat, was auch nach der Fouriertransformation zu

Abweichungen von der gewiinschten Form fiihrt.
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Abbildung 3.16: Einfluss der Dispersionskorrektur auf die axiale Auflésung fiir den
unkorrigierten Fall (a), die Korrekturen der 2. Ordnung (b), 3. Ord-
nung (c¢) und der 4. Ordnung. Dargestellt ist eine Messung der
Reflexion an einer dielektrischen Oberfliche nach den verschiedenen
Korrekturen der Dispersion.

3.7 Simulation der Bildentstehung

Das Ziel der Simulation der mOCT-Bildgebung ist es, den Einfluss von sphérischen
und chromatischen Lingsaberrationen auf die Auflésung und Bildqualitit zu simulie-
ren. Die hier verwendeten Algorithmen wurden in einer Masterarbeit [72] ausfiihrlich
beschrieben. Hier soll nur kurz das Prinzip dargestellt werden.

Wegen der konfokalen Eigenschaften von abtastenden, faserbasierten OCT-Systemen,
bei denen die verwendete Singlemode-Faser als Pinhole dient, wurde die Bilderzeugung
als eine Erweiterung der Theorie der Bilderzeugung in der konfokalen Reflexions-
mikroskopie beschrieben. Nach der Bestimmung des konfokalen Bildes wurde das
OCT-Bild iiber die multispektrale Interferenz mit der Referenzwelle berechnet. Um
die komplexe PSF wu(x,y,z) zu erhalten, wurde das Lichtwellenfeld ausgehend von
der rickwértigen Brennebene in die Objektebene propagiert (Abb. 3.17).
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Abbildung 3.17: Erlduterung zur Simulation des Einflusses von Bildfehlern auf die
mOCT-Bildgebung.

Als Startpunkt fir das initiale Wellenfeld w;p;(z,y,2 = —f) wurde die riickwértige
Brennebene — f der simulierten Linse gewéhlt. Von dort aus wurde das Feld propagiert.
Fiir das Wellenfeld direkt vor der Aperturebene (z = —0) gilt dann

u(zy, —0) = // Uini (kg ky; 2 p)e'Feothav k=D qg qg, (3.12)

mit Uini(kz,ky; 2—¢), dem Winkelspektrum des initialen Wellenfeldes. Fokussierende
Optik und deren Aberrationen wurden durch eine komplexe Amplituden- transmissions-
Funktion T'(x,y), beriicksichtigt, mit der das in die Aperturebene propagierte Licht-
wellenfeld multipliziert wurde [75]. Die chromatischen Langsaberrationen wurden
durch eine von der Wellenzahl abhéngige Brennweite f(k) der fokussierenden Linse
implementiert. Fiir das Lichtwellenfeld direkt nach der Aperturebene (z = +0) folgt

/2 2
mit T(x,yjz) — circ(ix R+ Y ) . e_ik' F(k)2+x24y? e—ikW(n;ﬂﬁ)
— Linse Wellen frontaberrationen
Apertur

Uber eine weitere Propagation wird das Lichtwellenfeld in die gewiinschten Zielebenen
z propagiert, um dort die komplexen PSF p(z,y,z,k) zu berechnen. Diese ist somit
gegeben durch

P(z,y,2,k) = // (kg ky; +0)ei ket they k) gp qg., (3.14)

mit @(ky,ky; +0), der Winkelspektrumreprésentation des Lichtwellenfeldes direkt
nach der Aperturebene (Gl. 3.13). Die konfokale Amplitude PSF wurde dann durch
Quadrieren der komplexen PSF berechnet (siehe 2.41). Fiir jede Ebene z wurde
das komplexe Amplitudenbild durch Faltung der konfokalen Amplitude PSF mit
der Objektstruktur r(z,y,z), welche eine Zufallsphase zur Simulation einer diffusen
Riickstreuung enthielt, gebildet. Das gesamt Amplitudenbild U(z,y,k) wurde durch
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die Summenbildung iiber alle Tiefebenen z

U(x7y7k) = Z //ﬁ(x7yvzak)2 : 7“(.%'/ - xvy/ - y,z)dw'dy'. (315)

gebildet. Die Addition der Referenzphase €**22% in jedem Spektralkanal k des Spek-
trometers simulierte die Interferenz mit dem Referenzstrahl, der einen optischen
Wegléngenunterschied von 2Az zu zg besitzt. Das Interferenzspektrum ergab sich
dann durch die Betragsquadratbildung in jedem einzelnen Spektrometerkanal:

: 2
E.(z,y; k) = ’U + exp™?2%|” 4 Np (3.16)

Um ein realistisches Signal zu erzeugen, wurde im Anschluss in jedem Spektralkanal
Poisson-Rauschen NN, addiert. Die Berechnung des A-Scans erfolgte im Wesentlichen
durch Verarbeitung der Spektrogramme, wie sie fiir gemessenen Daten durchgefiihrt
wurde und in Abschnitt 3.4.1 beschrieben ist. Lediglich auf die Reskalierung und
Dispersionskorrektur konnte verzichtet werden. Alle Berechnungen wurden mit Matlab
(Matlab2015a, Mathworks, Natick, MA, USA) ausgefiihrt.

3.8 Messungen am Tiermodell

Die tierexperimentellen Arbeiten wurden in Kooperation mit dem Institut fiir Anato-
mie und im Einklang mit dem deutschen Recht durchgefiihrt. Priparation der Tiere
und die Uberwachung der Anésthesie erfolgten durch einen Mitarbeiter des Instituts
fiir Anatomie.

Fiir die Experimente wurden Méuse des Stammes C57BL/6 kurz Black-6 (Charles
River Laboratories, Research Models and Services Germany GmbH, Sulzfeld, Deutsch-
land) mit und ohne genetisch verdndertem Phinotyp verwendet. Bei den genetisch
verdnderten handelt es sich um $3-ENaC {iberexprimierte Mause, ein Tiermodell wel-
ches die Symptome der CF aufweist und geeignet ist Hydratisierung und Transport
des Schleims zu untersuchen. Das Atemwegsepithel dieser Tiere weist eine Erhohung
der NAT Absorption auf, welche zu einer Reduzierung der ASL von 5,9 um auf
3,8 um [98] und Verdnderung der Mukuszusammensetzung durch Entzug von Wasser
fithrt. Bei diesem Tiermodell wird eine massive Hemmung der mukoziliaren Reinigung
dhnlich wie beim Menschen beobachtet. Die verminderte Hydratation des Schleims
kann sogar zu einer Verlegung des Larynx fiihren, was bei den Mé&usen zu einer
Mortalitét von 50 % innerhalb der ersten 14 Lebenstage fiihrt [31].

Fiir die Studie wurden Méause im Alter von vier bis sechs Wochen verwendet, welche
im spezifischen pathogenfreien (SPF) Tierstall des Universitétsklinikums Heidel-
berg geziichtet wurden. Eine Uberfithrung in den SPF Tierstall der Universitit
zu Liibeck erfolgte in einem Alter von 3 Wochen. Die Studien zum Mukustrans-
port bzw. Hydratisierung in 8-ENaC iiberexprimierten Mausen wurden von den
schleswig-holsteinischen Landesbehérden nach Antrag durch Mitarbeiter des Instituts
fir Anatomie genehmigt (Nr. V242-7224.122-1).
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3.8.1 Ex vivo und in vivo Messungen im Wildtyp

3.8.1.1 Morphologische Darstellung von Trachealgewebe

‘ Trachea 1

(c)

Abbildung 3.18: (a) Kurz nach T6tung entnommene (ex vivo) Trachea wurde fiir
mOCT Messungen mit Insektennadeln in eine mit Silikon ausge-
gossene Petrischale immobilisiert. (b) Detailaufnahme der Trachea.
(c) Schematische Abbildung der Messgeometrie.

An aus genetisch nicht verdnderten Mausen entnommenem (ex vivo) Trachealgewebe
wurde die Darstellungsmoéglichkeit verschiedener morphologischer Strukturen mit den
drei verschiedenen Objektiven evaluiert. Die Trachea wurde der Maus post mortem
entnommen und entlang der Paries membranaceus aufgeschnitten. Proben und
Messgeometrie sind in Abbildung 3.18c dargestellt. Die entfaltete Trachea wurde
mit Insektennadeln in einer mit Silikon (Dow Corning, Wiesbaden, Deutschland)
ausgegossenen Petrischale so fixiert, dass das Zilien tragende Epithel nach oben in
Richtung Objektiv positioniert ist. Im Anschluss wurde die Petrischale mit Hepes
Pufferlosung aufgefiillt. Das Experiment wurde bei Raumtemperaturen zwischen
20 °C und 24 °C durchgefithrt. Mit jedem der drei getesteten Objektive wurden
die Proben nacheinander an den gleichen, repriasentativen Stellen vermessen. Die
Petrischale mit der préaparierten Trachea wurde dazu unter dem Objektiv platziert.
Die Position der Petrischale wurde zwischen dem Wechsel der Objektive nicht bewegt.
Fiir jedes Objektiv wurden jeweils fiinf Volumen aufgezeichnet, wobei die Fokusebene
ausgehend von den Zilien in 25 pm Schritten von Aufnahme zu Aufnahme in die
Gewebetiefe verfahren wurde.

Beginnend mit dem Objektiv mit der grofiten Vergrofierung (40x) wurde das kleinste
Bildfeld von 0,5 mm ausgewéahlt. Fiir das Objektiv mit der mittleren Vergroflerung
(20x) um den Faktor zwei auf 1,0 mm und fiir das 5-fach Objektiv mit der kleinsten
Vergroferung auf 2,0 mm vergrofert. Da es sich hierbei um ein Luftobjektiv handelte,
wurde die Pufferlésung mit einer Pipette so weit abgenommen, bis die Oberflache
gerade noch bedeckt war, des Weiteren wurde auf eine Verschiebung des Fokus ver-
zichtet, da die Fokuslage in den Bildern aufgrund des hohen Tiefenmessbereiches nicht
eindeutig bestimmt werden konnte. Fiir jede Fokusposition wurde ein En-face-Bild
berechnet, indem symmetrisch um die Fokusebene herum eine Maximumintensitéts-
projektion (MIP) iiber 5 Ebenen entlang der z-Achse mit dem Programm Fiji [99]
berechnet wurde.
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3.8.1.2 Quantifizierung der Zilienschlagfrequenz in der gedffneten und der
geschlossenen Trachea

Fiir die Untersuchung des Zilienschlages an der offenen Trachea wurde diese, wie im
Abschnitt (3.8.1.1) beschrieben, prapariert. Fiir Messungen durch die ungedffnete
Trachealwand wurde die Trachea mit der Paries membranaceus nach unten ebenfalls
mit Insektennadeln in einer mit Silikon ausgegossenen Petrischale fixiert. Die Petri-
schalen wurden im Anschluss mit einer Hepes-Pufferlosung aufgegossen. Schematisch
ist die Messgeometrie in Abbildung 3.19 dargestellt.

(a) (b)

Abbildung 3.19: Versuchsaufbau fir die Zilienschlag Messung an der offenen (a)
beziehungsweise der geschlossenen Trachea (b).

Das Ziel der ersten Messreihe war die Darstellbarkeit von Zilienschlag zu validieren.
Hierfiir wurden Messungen bei Raumtemperatur mit dem 20x/0,5 NA Mikroskop-
Objektiv durchgefithrt. Von beiden Proben wurden dabei Zeitserien iiber 2,5 Sekunden
mit einer Framerate von 80 B-Scans pro Sekunde aufgezeichnet. Die Zilienschlag-
frequenz wurde analysiert, indem Grauwertdnderungen iiber die Zeit pixelweise
betrachtet wurden. Hierfiir wurde ein Matlab Programm verwendet, welches in einer
vorherigen Arbeit [100] angefertigt wurde.

Ausgangspunkt fiir die Analyse ist ein dreidimensionaler Datensatz
U(z{1,....N},z{1,....M}t{1,...,S}), der neben den raumlichen Z und X Komponenten
des B-Scans auch noch eine zeitliche Komponente S enthélt. Fiir jede Z-X Koordinate
wird nun eine Fouriertransformation entlang der Zeitachse durchgefiihrt. Als Ergeb-
nis liegt fur jede ZX Koordinate ein Spektrum u(x{1,...,N},z{1,....M } t{1,....,5/2})
vor, welches Informationen iiber die Grauwertvariation enthélt. In einem néachsten
Schritt wird die jeweils dominierende Frequenz in jedem Spektrum bestimmt. Um das
Rauschen zu unterdriicken, werden nur solche dominierenden Frequenzen ausgewahlt,
deren Amplituden einen gewissen Grenzwert iiberschreiten. In einem letzten Schritt
wird nun basierend auf der Z-X Koordinate ein Frequenz farbcodierter B-Scan erstellt
(Abb. 3.20).

3.8.1.3 Analyse der Transportmechanismen in der Maus

Fir die Analyse der Transportmechanismen in vivo wurden Méause durch eine intra-
peritoneale Injektion von 500 pnl 12 pg/ml Fentanyl (Janssen, Neuss, Deutschland),
48 pg/ml Medetomidine (Pfizer, Berlin, Deutschland)und 0,48 mg/ml Midazolam
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Abbildung 3.20: Rdumlich aufgeléste Berechnung der Zilienschlagfrequenz aus Serien
von B-Scans.

(AlleMan Pharma GmbH, Rimbach, Deutschland) in 0,9 % NaCl unter Beibehaltung
der Spontanatmung anésthetisiert. Die Trachea ventral wurde von Mitarbeitern des
Instituts fiir Anatomie vom Larynx ausgehend bis kurz vor dem distalen Ende der
Trachea (bifurcatio trachea) freiprapariert. Die dariiber liegende Haut wurde entfernt,
submandibulédren Driisen verdringt und die infrahyoide Muskulatur ebenfalls ent-
fernt. Die Maus wurde auf einer kardanisch aufgehéngten, auf 37 °C temperierten
Wiérmeplatte platziert und an den Gliedmafien immobilisiert. Kopfseitig wurde die
Maus mittels eines Fadens an den Schneidezéhnen fixiert, sodass die Moglichkeit
gegeben war, den Hals leicht zu {iberstrecken.

Die Visualisierung und Analyse der Transportmechanismen wurden mit dem 20x/0,5
Objektiv durchgefiihrt. Zeitserien mit einer Geschwindigkeit von 80 B-Scans pro
Sekunde wurden vor, wiahrend und nach nasaler Applikation von 30 pl isotoner
Kochsalzlosung (0,9 % NaCl) durchgefiihrt. Um die Transportvorgéinge besser visua-
lisieren und die Geschwindigkeiten quantifizieren zu kénnen, wurden bei einem Teil
der Experimente der isotonen Kochsalzlosung Polystyrol-Nanopartikel (Fluoresbrite
YG Microspheres 200 nm, Polysciences, Inc., Eppelheim) beigesetzt.

3.8.2 Tierstudie zur Hydratisierung in B-ENaC lberexprimierten Mausen
3.8.2.1 Experimenteller Aufbau

Fir Untersuchungen der Hydratisierung von Schleim durch Kochsalzlésung wurden 5
B-ENaC iiberexprimierten Méusen 30 pl isotone (0,9 % NaCl) und 5 weiteren Mausen
30 nul hypertone (0,9 % NaCl) Kochsalzlésung nasal appliziert. Als Kontrollgruppe
dienten dabei jeweils 5 nicht genetisch verdnderte Méause, welche gleichbehandelt
wurden. Die mOCT Aufnahmen wurden mit dem 5x/0,16 NA Mikroskop-Objektiv
in einem Bildfeld von 5 mm Breite und 0,7 mm Tiefe durchgefiihrt. Fiir die gesamte
Studie wurde folgendes Messprotokoll angewendet.
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e Vor der Gabe von Loésung zur Simulation einer therapeutischen Intervention
wurden sekiindlich 5 B-Scans mit einer Bildrate von 80 B-Scans pro Sekunde
iiber einen Zeitraum von 5 — 10 min aufgezeichnet. Dies diente der Generierung
von Ausgangsdaten iiber den Schleimtransport.

e Anschlielend erfolgte nasale Applikation, wihrend der eine Zeitserie mit einer
Lénge von ca. 30 s mit einer Bildrate von 80 B-Scans pro Sekunde aufgenommen

wurde.

e Zur weiteren Untersuchung des Effektes wurde eine Langzeitmessung tiber einen
Zeitraum von mindestens 1 Stunde durchgefiihrt, wobei sektiindlich 5 B-Scans

aufgezeichnet wurden.

3.8.2.2 Verifikation der Trachea Blockierung

Zur Verifikation der zeitweise beobachteten Verlegung der Trachea durch Schleim
wurden exemplarische Messungen mit einem OCT-System bei 1300 nm Wellenldnge
(TelestoV1, Thorlabs GmbH, Dachau, Deutschland) an den 8-ENaC iiberexprimierten
Maé&usen durchgefiihrt. Die laterale und axiale Auflésungen betrugen bei diesem
System nur 15 pm beziehungsweise 7 pm. Mit diesen Auflésungen kann das Telesto
V1 die Mukusdicke nicht exakt messen aber wegen der hohen Messtiefe von 2,5 mm
den Mukus iiber den gesamten Durchmesser der Trachea visualisieren. Fiir die
Messung wurde die Maus samt Warmeplatte unter dem OCT-Scankopf (OCTG-1300,
Thorlabs GmbH, Dachau, Deutschland) platziert. Es wurden Zeitserien mit einer
Geschwindigkeit von bis zu 60 fps aufgezeichnet.

3.9 Messung an humanem Gewebe aus der Nase

Humanes Nasengewebe fiir ex vivo Messungen wurde von der Klinik fiir Hals-, Nasen-
und Ohrenheilkunde des Universitéatsklinkum Schleswig-Holstein, Campus Liibeck,
bereitgestellt. Bei den Proben handelte es sich um Gewebe der Concha nasalis, welche
wahrend einer geplanten Septumplastik bei den Patienten entnommen und in einem
Zeitfenster von weniger als drei Stunden vermessen wurde. Die Concha nasilis wurde
mit dem zilientragenden Epithel nach oben in einer mit einem Sylgard Polymer
(Dow Corning, Wiesbaden, Deutschland) ausgegossenen und Hepes-Puffer gefiillten
Petrischale mit Insektenadeln immobilisiert. Zur spéteren Verifikation von morpho-
logischen Strukturen wurden von der Concha nasalis mit Methylenblau-Azur 11
gefiarbte histologische Schnitte im Semi-Diinnschnitt Verfahren angefertigt.

Die Entnahme und Verwendung der Proben fiir die Forschung wurde durch die
Ethikkommission der Universitit zu Liibeck (Antrag Nr. 04.158) genehmigt.

3.9.1 In Vivo Messungen an der humanen Nase

In vivo Messungen wurden an gesunden, freiwilligen Probanden durchgefiihrt. Das
Endoskop wurde hierfiir ohne lokale Anésthetika in die Nase bis hin zur Concha na-
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salis media eingefithrt. Zur Anpassung des Brechungsindex und Reduktion von
Irritationen des Epithels wurde ein Tropfen Vidisic EDO (Bausch + Lomb Incorpora-
ted, Berlin, Deutschland) auf der Spitze des Endoskops platziert. Zeitserien mit einer
Geschwindigkeit von 80 B-Scans pro Sekunde wurden mit der Thorlmage Software
aufgezeichnet. Zur besseren Kontrolle wurde ein Fuschalter (KKmoon USB Game
Foot Control Keyboard Action Switch Pedal HID, Shenzhen Tomtop Technology
Co Ltd, Shenzhen, China) implementiert. Die Nachbearbeitung der gemessenen
B-Scans beinhaltete eine Mittelung mehrerer B-Scans und, wenn nétig, eine rigide
Registrierung, welche mit der OpenSource Software Fiji [99] durchgefithrt wurde.
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Kapitel 4

Ergebnisse

4.1 Messung am Tiermodell

4.1.1 Ex vivo und in vivo Messungen im Wildtyp

Mit einer rdumlichen Auflésung von wenigen Mikrometern ist die mOCT in der
Lage, zelluldre und subzelluldre Strukturen darzustellen und damit zellulare Gewe-
bemorphologie und Mukustransport zu visualisieren. Hierfiir stehen verschiedene
Objektive zur Verfiigung, welche sich in ihrer NA und dem maximalen darstellbaren
Bildfeld unterscheiden. Anhand von entnommenem Trachealgewebe der Maus sollten
die Darstellungsmoglichkeit der morphologischen Strukturen mit den verschiedenen
Objektiven evaluiert werden. Hieraus sollte abgeleitet werden, welches Objektiv fiir
verschiedene Anwendungen am besten geeignet ist.

4.1.1.1 Morphologische Darstellung von Trachealgewebe

Abbildung 4.1 zeigt En-face- und Querschnittsbilder von Maustrachea, welche mit
den drei verschiedenen Objektiven aufgenommen wurden. Die En-face—Bilder zeigen
Ebenen, in denen Zilien enthalten sind. Bei der hochsten Auflésung NA 0,8 (Abb. 4.1a)
ist die zelluldre Matrix der Epithelzellen (ep) deutlich zu erkennen. Die Zilien
tragenden (ci) Epithelzellen konnen in einer hohen Detailtreue visualisiert werden.
Allerdings zeigten sie sich nur artefaktfrei in Bereichen, wo die Zilien nicht mehr
schlagen (d-ci). Im B-Scan sind einzelne zelluldre Strukturen sowie die zelluldre
Matrix nicht differenzierbar. Lediglich diejenigen Zilienbiischel sind sichtbar, die
exakt im Fokus liegen. Die Intensitat des OCT-Signals nimmt in der Tiefe schnell ab
und 10 pm unterhalb des Fokus sind nur noch grofie Strukturen wie Lymphgefafle
(Iv) sichtbar.

Bei mittlerer Vergrofierung (NA 0,5) in Abbildung 4.1b sind die Epithelzellen nicht
ganz so deutlich zu differenzieren. Neben dem Zilien tragenden Epithel sind auf-
grund der gekriimmten Oberfliche im Randbereich auch die Lamina propria und
Knorpelzellen zu erkennen. Wegen der hoheren Tiefenschéirfe féllt die Abnahme der
Signalintensitdt im B-Scan geringer aus. Auch auflerhalb des Fokus sind kleinere
Strukturen wie z. B. die Knorpelzellen (ca) gut sichtbar.

Bei der niedrigsten VergroBerung (NA 0,16) sind die Epithelzellen nicht mehr vonein-
ander zu differenzieren (Abb. 4.1c). Auch die Zilien tragenden Zellen sind nur noch
schwer erkennbar.
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40x/0,8 NA 20x/0,5 NA 5x/0,16 NA

Abbildung 4.1: OCT-Volumenaufnahme von Trachea ex vivo. Die Bildgebung erfolg-
te mit drei unterschiedlichen Objektiven bei Fokussierung in vier
unterschiedlich Tiefen (Pfeil). Fokussierung erfolgte auf die Ebene
der Zilien (a-~c), in die Ebene der Lamina propria (d-f), in den Be-
reich direkt unterhalb der Lamina propria (g-i) und in die Mitte der
Trachealwand (j-1). Es wurden jeweils das 40x/0,8 NA Zeiss Objektiv
(linke Spalte), das 20x/0,5NA Leica Objektiv (mittlere Spalte) und
das 5x/0,16NA Zeiss Objektiv (rechte Spalte) verwendet. Morpholo-
gische Strukturen wie Zilien (ci) , Epithelzellen (ep), Mukus (mu),
LymphgefaBie (1v), BlutgeféBe (v), Knorpelzellen (ca), Kollagen- und
Elastinfasern (fs) und einzelne Erythrozyten (ec) sind deutlich zu
erkennen.
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40x/0,8 NA 20x/0,5 NA 5x/0,16 NA

(9) (h) (i)

1) (k) 0

Abbildung 4.1: cont.

o7



4 Ergebnisse

Dafiir kann die Trachealwand im B-Scan tiber die gesamte Tiefe visualisiert wer-
den. Auch wenn die extrazellulire Matrix nicht in ihrer Feinstruktur dargestellt
werden kann, so lassen sich die Bereiche mit den unterschiedlichen Zelltypen wie
z. B. die Knorpelspangen, die Lamina propria und der Bereich der Epithelzellen
gut voneinander differenzieren. Wird auf die etwas tiefer liegende Lamina propria
fokussiert, werden bei 0,8 NA und 0,5 NA Faserstrukturen sichtbar. Eine Unterschei-
dung zwischen Kollagen- und Elastinfasern ist allein aufgrund der Riickstreuung in
den OCT-Aufnahmen nicht moglich. Wéhrend bei 0,8 NA (Abb. 4.1d) und 0,5 NA
(Abb. 4.1e) die Faserstrukturen dhnlich gut dargestellt werden, ist eine Separierung
der Fasern bei NA 0,16 (Abb. 4.1f) nicht mehr mdéglich. Zilien sind in den B-Scans
nicht sichtbar, da entweder die Auflésung im Fokus (0,16 NA und 0,5 NA) oder die
Fokustiefe (0,8 NA) nicht ausreichen.

Unterhalb der Lamina propria treten die Knorpelzellen innerhalb der Spangen hervor.
Zwischen den Knorpelspangen dominieren ungeordnete Faserstrukturen (fs), welche
von Gefaflen durchzogen sind (Abb. 4.1g-i). Es sind sowohl Lymphgefiafle, welche
bis auf einzelne Zellen leer erscheinen, als auch Blutgeféfie, welche mit Erythrozyten
gefiillt sind, sichtbar. Die Darstellung der Strukturen ist auch hier bei NA 0,8 und
0,5 wieder sehr detailliert (Abb. 4.1g bzw. 4.1h), wiahrend es bei NA 0,16 (Abb. 4.1i)
schwerféllt, Fasern und Zellen zu separieren.

Abbildung 4.1j-1 zeigt die Volumen bei einer Fokussierung in die untere Hélfte der
Trachealwand. Bei allen drei Auflsungen (Abb. 4.1j, 4.1k bzw. 4.11) sind Unschérfen
aufgrund von Aberrationen zu erkennen. Neue Strukturen sind bei Fokussierung
in dieser Tiefe nicht mehr zu erkennen. Die Aufnahmen zeigen, dass die mOCT
in der Lage ist, morphologische Strukturen auf zelluldrer und subzellularer Ebene
zu visualisieren. Eine NA von 0,16, ungefihr das Doppelte der typischerweise bei
der OCT eingesetzten NA, konnte nur gréoflere morphologische Strukturen, nicht
aber Zellen oder Zellorganellen auflésen. Diese geringe NA ist vorteilhaft, wenn
groBflichige Ubersichtsaufnahmen erwiinscht sind.

Mit den beiden Immersionsobjektiven, welche eine NA von 0,5 bzw. 0,8 aufweisen,
war eine sehr detaillierte Darstellung von zelluldren und subzellularen Strukturen
moglich. Bei Verwendung des 0,8 NA Objektives hat sich bzgl. der Darstellbarkeit
der verschiedenen Strukturen in der Trachea kein signifikanter Unterschied gegeniiber
dem 0,5 NA Objektiv gezeigt. Da die axiale Auflésung nur durch die spektrale
Bandbreite des OCT-Systems bestimmt wird, kénnen feine Schichtungen oder axiale
Strukturédnderungen unabhéngig von dem gewéahlten Objektiv sehr gut visualisiert

werden.

4.1.1.2 Beobachtung des Zilienschlages an der gedffneten bzw. geschlossenen Trachea

In dem vorherigen Abschnitt konnte gezeigt werden, dass die mOCT ein niitzliches,
bildgebendes Verfahren fiir die strukturelle Darstellung von respiratorischem Gewe-
be darstellt. Aufgrund der hohen Messgeschwindigkeit ist die mOCT auch fiir die
Darstellung und Quantifizierung der komplexen Vorgénge bei der mukozilidren Reini-
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gung geeignet. Wie in der Einleitung dieser Arbeit erlautert, konnte der Zilienschlag
bisher stets nur von der Lumenseite her dargestellt und quantifiziert werden. Hier
soll anhand exemplarischer Messungen gezeigt werden, dass die mOCT in der Lage
ist, den Zilienschlag auch durch die geschlossene Trachea hindurch zu visualisieren.
Hierfiir wurde die Trachea sowohl offen, als auch geschlossen als Rohr in einer Petri-
schale platziert und bei Raumtemperatur untersucht. Ein wichtiger Parameter fiir die
Vitalitdt der Zilien stellt deren Schlagfrequenz dar. Die am h&ufigsten angewendete
Methode zur Analyse des Zilienschlages ist eine pixelweise Auswertung zeitlicher
Grauwertédnderungen [8]. Hierfiir wurde ein MATLAB Programm verwendet, welches
im Rahmen einer Masterarbeit [100] erstellt worden war. Ausgangspunkt fiir die
Analyse der Frequenz der Zilienbewegung ist eine zeitliche Serie von B-Scans. Fiir
jedes Pixel wird die Fouriertransformation entlang der Zeitachse berechnet. Aus dem
Spektrum wird die dominierende Frequenz mit der hochsten Amplitude bestimmt
und farbcodiert im B-Scan dargestellt.

Abbildung 4.2: Messungen von Zilienbewegung an einer offenen und geschlossenen
Trachea. a) Gemittelte Zeitserie iiber 200 B-Scans an der offen Tra-
chea von der Seite des Epithels gemessen. Durch die Bewegung
verschwindet die Specklestruktur an den Orten der Zilienbiischel.
b) Farbcodierte Darstellung der dominierenden Frequenz. ¢) Gemit-
telte Zeitserie iiber 200 B-Scans von Zilienbewegung durch die Wand
einer geschlossenen Trachea, deren Inneres mit Fliissigkeit gefiillt
war. Die Specklestruktur ist ebenfalls an den Orten der Zilienbiischel
nicht mehr erkennbar. d) Farbcodierte Darstellung der dominierenden
Frequenz. (Visualisierung A.1)

Sowohl bei mOCT-Bildgebung von der Innenseite (Abb. 4.2a) als auch von aufien
(Abb. 4.2¢) lieBen sich unter Verwendung des 0,5 NA Objektives bei Mittelung tiber
200 B-Scans in den deutlich separierten Gruppen der Zilien ein Verwaschen der
Specklestrukturen erkennen, wenn auf die Zilien tragenden Zellen fokussiert wird.
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4 Ergebnisse

Die Bewegung der Zilien &ndert von Bild zu Bild die Speckle, die letztlich durch die
Interferenz der Streuer innerhalb des Fokusvolumens entstehen. Im Gegensatz zu
den statischen Strukturen der Tracheawand mitteln sich die Speckle bei den Zilien
zu einer gleichméafigen Flache. Die Fourier-Analyse der Intensitdtsschwankungen
der Speckle durch den Zilienschlag (Abb. 4.2b) ergibt eine dominierende Frequenz
von 12 Hz. Auflerhalb der einzelnen Gruppen der Zilien werden keine schnellen
Signalschwankungen gemessen. Messungen der Zilienbewegungen sind auch von
auBen durch die geschlossene, mit Pufferlosung gefiillte Trachea maéglich (Abb. 4.2¢).
Ziliengruppen sind auch hier gut am Verschwinden der Specklestruktur zu erkennen.
Trotz geringerer Abbildungsqualitét ist eine Bestimmung der Zilienschlagfrequenz
moglich, wenn auch weniger deutlich als bei direkter Betrachtung vom Lumen
her. Wo Ziliengruppen deutlich im gemittelten B-Scan zu erkennen sind, wurde
eine Frequenz von 10 Hz bis 12 Hz gemessen (Abb. 4.2d). Die Ursache fiir die
reduzierte Abbildungsqualitéit sind die Verringerung des Signal-Rausch-Abstandes
und Aberrationen beim Durchgang des Lichtwellenfelds durch die Trachealwand.
Fine Quantifizierung der Zilienschlagfrequenz bei Zilien, die sich in wéssriger Um-
gebung befinden, ist mit mOCT gut moglich. Die Zilien sind im OCT gut sichtbar
und ihre Bewegung dominiert das mOCT-Signal an der Gewebeoberfliche. Dies
ist keine physiologische Bildgebungssituation, da die Trachea in vivo mit Luft ge-
fiillt ist. Der Brechungsindexunterschied zwischen ASL und Luft erzeugt ein starkes
mOCT-Signal, welches das OCT-Signal der Zilien iiberstrahlt. Um die Darstellbarkeit
der Bewegung von Zilien, die mit einer physiologischen, nur wenige Mikrometer
dicken Fliissigkeitsschicht bedeckt sind, zu testen, wurde an einem der Enden einer
rohrférmigen Trachea iiber eine diinne Kaniile eine Luftblase injiziert. In einem aus
100 Bildern gemittelten B-Scan ist die Grenzschicht (g) zwischen der Fliissigkeit (1q)
und der Luft (ai) deutlich zu erkennen (Abb. 4.3a). Zilien kénnen visuell nur dort
iiber das Verschwinden der Speckle eindeutig identifiziert werden, wo die Fliissigkeit
die Grenzschicht deutlich vom Epithel separiert (linke Hélfte des Gesichtsfeldes).
An der Stelle, wo die Grenzfliche an das Epithel trifft (cb), kann mit blofem Auge
ein verwaschen der Speckle nicht mehr klar visualisiert werden. Betrachtet man
den A-Scan (Abb. 4.3b) an dieser Stelle, so zeigt sich aber, dass gerade noch eine
Separation zwischen dem Epithel bzw. den Zilien und der Grenzschicht gegeben ist.
Auch die Frequenzanalyse kann die Zilienschlagfrequenz hier noch bestimmen. Noch
weiter rechts ist dies nicht mehr méglich. (Abb. 4.3c).

4.1.1.3 Beobachtung der Transportmechanismen von Mukus in der lebenden Maus

mOCT kann nicht nur ex vivo im Trachealgewebe morphologische Strukturen mit
mikroskopischer Auflésung darstellen, sondern ist auch in der Lage, hochdynami-
sche zelluldre Vorgiange, wie den Zilienschlag zu visualisieren und zu quantifizieren.
Aufgrund der Einschrénkungen der Untersuchungen auf ez vivo Modelle, konnte
bisher ausschliellich die Rolle und der Beitrag der Zilien zum Transport untersucht
werden. Bei einer Translation in lebende Organismen, in diesem Fall auf Mause,
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Abbildung 4.3: Gemittelter B-Scan einer Zeitserie aus 100 Bildern vom Ubergang
zwischen Fliissigkeit und Luftblase (a) mit zugehoriger Frequenzana-
lyse (b). An der Stelle, wo die Grenzfliche an das Epithel trifft (cb)
zeigt sich im A-Scan (c) gerade noch eine Separation zwischen dem
Epithel bzw. den Zilien und der Grenzschicht. Die Messung erfolgte
durch die Trachealwand in das teilweise mit Luft gefiillte Lumen.
(Visualisierung A.2)

treten neue Herausforderungen auf. Zur Generierung von aussagekréftigen Daten
sollten Artefakte durch die experimentelle Prozedur so weit wie moglich vermieden
werden. Hierzu sollte die spontane Atmung der Maus erhalten bleiben, was durch
eine entsprechende Narkotisierung sichergestellt wurde. Ebenfalls sollte die Trachea
geschlossen und frei beweglich bleiben. Bei den ez vivo Untersuchung war kein Mukus
auf den Proben vorhanden. Im Gegensatz dazu kann in vivo nicht nur das Vor-
handensein von Mukus sondern auch dessen Transport visualisiert werden. mOCT
sollte im Rahmen einer Tierstudie zur Visualisierung des Transports von Mukus in
einem CF-Mausmodell eingesetzt werden. In den Voruntersuchungen (4.1.1.1) hatte
sich gezeigt, dass das 5x/0,16 Objektiv den besten Uberblick liefert und sich dieses
Objektiv daher besonders dann eignet, wenn die Dicke der Mukusschicht und der
Transport von Mukus visualisiert werden soll. Zur Darstellung einzelner Bereiche mit
einem hoheren Detaillierungsgrad, wie z. B. der Zilien, wurde das 20x/0,5 Objektiv

verwendet.

Abbildung 4.4a zeigt ein Ubersichtsbild einer in vivo gemessenen Trachea, aufgenom-
men mit dem 5x/0,16 Objektiv (Abb. 4.4b). Es zeigt die ventrale Trachealwand iiber
eine Lange von 5 mm und einer Tiefe von 0,5 mm. Die Visualisierung reicht iiber
die gesamte Tiefe der Trachealwand. Das Cartilagines tracheales (ca) ist besonders
deutlich zu erkennen. Gleichwohl sind einzelne Knorpelzellen nicht auflésbar. In
dem Zwischenraum zeichnen sich Lymphgefiafle ab. Ebenfalls lassen sich, bei dieser
Auflésung, die Lamina propria (Ip) und die Grenze zwischen dem Epithel (ep) und
dem Lumen (lu) iiber die gesamte Lénge visualisieren.

Betrachtet man die Trachea in einem grofieren Detaillierungsgrad mit dem 20x/0,5 Ob-
jektiv (Abb.4.4c), konnen auch kleinere Geféfle und zelluldre Strukturen visualisiert
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Abbildung 4.4:

a) mOCT-Darstellung der oberen Trachealwand mit dem 5x/0,16 Ob-
jektiv in vivo. b) Messung der oberen Trachealwand mittels mOCT
am lebenden Tier mit dem 20x/0,5 Objektiv. ¢) Trachea ist Luft
gefiillt. Die Grenzflache der ASL zum Lumen erzeugt ein starkes
Reflexionssignal. d) Applikation von Kochsalzlésung verhindert Re-
flexion an Grenzfliche und macht die Grenze des Epithels sichtbar.
Zur Verbesserung der Bildqualitdt wurde jeweils mehrere B-Scans
gemittelt.

werden. Die Lamina propria ist auch hier wieder deutlich sichtbar. Das Epithel ist

nur schwer vom Hintergrund zu differenzieren. Hingegen ist die Grenze zwischen

dem Epithel u

nd dem Lumen durch die starke Streuung gut sichtbar. Um die starke

Reflexion zu unterdriicken, wurde isotone Kochsalzlosung iiber die Nase in die Tra-

chea eingebracht, was kurzzeitig die Trachea iiber den gesamten Querschnitt fiillte
(Abb. 4.4d). Dadurch entfiel die Luft-Flissigkeits-Grenze und Zilien auf dem Epithel

konnten visualisiert werden.
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Messung der Zilienschlagfrequenz in der lebenden Maus nach Blo-
ckade der Atmung. Gemittelte Zeitserie iber 100 B-Scans von Zili-
enbewegung durch die Wand einer intakten Trachea. a) Die Speck-
lestruktur ist an den Orten der Zilienbiischel nicht mehr erkennbar.
b) Farbcodierte Darstellung der dominierenden Frequenzen. (Visuali-
sierung A.3)

Um zu demonstrieren, dass die Quantifizierung des Zilienschlages in vivo im Prinzip
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moglich ist, wurde die Atmung der Tiere durch Applikation von Pankeronium [101]

blockiert, um Bewegung zu unterdriicken. Der Einfluss des Herzschlages wurden

a) Aspiration

b) Exhalation (schneller Transport)
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Abbildung 4.6: Uberlagerte Darstellung der in vivo mOCT-Messung zu drei Mess-
zeitpunkten. Es wird ein schneller Mukustransport in der Aspirations-
phase (a) und der Exhalationphase (b) beobachtet. Ein langsamerer
Transport ist wahrscheinlich zilienvermittelt (c). Zur besseren Vi-
sualisierung wurde der Mukus zum Startzeitpunkt in rot, nach 13
Millisekunden in griin und nach 26 Millisekunden in blau eingeférbt.

in Zeitserien von 100 Bildern mittels rigider Registrierung [102] minimiert. Abbil-
dung 4.5a zeigt den resultierenden, tiber die Zeitserie gemittelten, B-Scan. Wéhrend
fiir Gewebe innerhalb der Trachealwand keine signifikante Frequenz gefunden werden
konnte, ergibt die Analyse in der Zilienebene Frequenzen in einem Bereich zwischen
12 bis 19 Hz (Abb. 4.5b). Mit der mOCT konnten an lebenden Méausen verschiedene
Mechanismen des Mukustransports, welche auf dem Zilienschlag oder auf Luftstro-
mung wie z. B. Atmung, Husten und dhnlichen Effekten basieren, beobachtet werden.
Um die Beobachtungen quantitativ einordnen zu kénnen, wurden diese verschiedenen
Mechanismen in einer Maus exemplarisch untersucht, indem 30 pl isotone Kochsalz-
l6sung mit Partikeln versetzt, nasal appliziert wurde. Dabei wurde sowohl wahrend
der Aspiration als auch wéihrend der anschlieBenden Exhalation mit dem 20x/0,5
Objektiv Zeitserien von B-Scans aufgezeichnet.

Wiéhrend der Applikation von Kochsalzlosung konnte ein schneller Transport der
Fliissigkeit in caudaler Richtung beobachtet werden (Abb. 4.6a). Durch eine Verfol-
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gung des Mukus iiber mehrere B-Scans wurde eine Geschwindigkeit von 17 mm/s
gemessen. Nach der Inhalationsphase konnte ein cranial gerichteter Transport iiber
mehrere Minuten beobachtet werden. Dabei wurde ein stoBartiger Transport in
Richtung des Larynx beobachtet, welcher mit einer Geschwindigkeit von 24,00 mm/s
(Abb. 4.6b) schneller war, als der Transport wihrend der Inhalationsphase. Langsa-
mere Transporte wurden durch die Verfolgung einzelner Partikel im Mukus bestimmt,
wie exemplarisch in Abbildung 4.6¢ dargestellt. Dabei wurde eine Geschwindigkeit
von 0,16 mm/s gemessen.

4.1.2 Studie zur Hydratisierung in B-ENaC Gberexprimierten Mausen

In der folgenden Studie wurde mOCT genutzt, Verdnderungen des Mukustransports
nach Gabe von hypertoner Kochsalzlésung an 8-ENaC iiberexprimierten Mé&usen,
einem Tiermodell fiir CF, zu untersuchen. Als Kontrollgruppe wurde eine Maus ohne
genetisch verdnderten Phénotyp verwendet. Die Fragestellung der Messungen war,
ob die osmotische Wirkung von hypertoner Kochsalzlosung die Dicke der ASL durch
zusatzliche Einlagerung von Wasser gegeniiber isotoner Kochsalzlésung erhéht und ob
sich die Transporteigenschaften des Mukus verdndern. Damit sollte der therapeutische
Effekt von isotoner bzw. hypertoner Kochsalzlésung bei CF anhand der $8-EnAC
iiberexprimierten Méause evaluiert werden. Wie im vorherigen Experiment (4.1.1.3)
wurde den Tieren jeweils 30 pl hypertone bzw. isotone Kochsalzlésung nasal appliziert.
In der Versuchsreihe soll die direkte Verdnderung der ASL und des Mukustransport
evaluiert und quantifiziert werden.

Vor der Applikation der Kochsalzlsung wurden fiir jede Maus iiber einen Zeitraum
von mindestens 5 min B-Scans aufgezeichnet. Weder in den Tieren der Kontroll-
gruppe noch bei den 8-ENaC-iiberexprimierten Mausen wurde Mukustransport oder
irgendwelche Verdnderung der Epithel-, ASL- und Mukusdicke {iber den Beobach-
tungszeitraum vor Applikation von Kochsalzlosung festgestellt. Diese Beobachtung
ist auf den ersten Blick erstaunlich, da bei 3-ENaC-iiberexprimierten Mausen eine
erhohte Menge an Mukus in der Lunge erwartet wird. Dieser Mukus befindet sich
offensichtlich nicht in der Trachea, sondern in tieferen Bereichen der Lunge, aus
denen er nicht transportiert wird. Direkt wihrend der Applikation konnte mit beiden
Losungen bei allen Mé&usen eine starke Bewegung des Brustkorbes und ein schnel-
ler Transport der Fliissigkeit in Richtung der Lunge beobachtet werden, welcher
innerhalb von weniger als 30s nachlief3.

Die Wirkung von 30 pul nasal applizierter, isotoner Kochsalzlésung wurde zuerst an
5 WT Kontrolltieren untersucht. Abbildung 4.7 zeigt anhand einer reprasentativen
Serie von B-Scans iiber einen Zeitraum von 50 Sekunden, den charakteristischen
Mukustransport fiir eines der untersuchten WT-Tiere. Aufler dem Transport der
Kochsalzlosung direkt nach Applikation konnte kein Mukustransport oder eine
Verdnderung der ASL-Dicke beobachtet werden. Ahnliche Beobachtungen wurde
auch an weiteren 5 WT-Kontrolltieren (Abb. 4.7, rechts) nach der Applikation von
30 ul hypertoner Kochsalzlosung gemacht. Lediglich in der Exhalationsphase direkt
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nach der Gabe der Kochsalzlésung war in einem Tier kurzzeitig Transport einer
kleineren Mengen an Mukus sichtbar. Anders stellt sich die Situation in den 8-
ENaC iiberexprimierten Méusen dar. Sowohl nach der Gabe isotoner Kochsalzlésung
(Abb. 4.8, links) als auch nach der Gabe hypertoner Kochsalzlosung (Abb. 4.8, rechts)
wurde eine massive Mobilisation von Mukus mittels mOCT beobachtet. Im direkten
Vergleich zwischen den Tieren, welche mit isotoner bzw. hypertoner Kochsalzlosung
behandelt wurden, lassen sich qualitative Unterschiede im Transport des Mukus
beobachten.

Abbildung 4.9: OCT-Aufnahme nach der Gabe von isotoner Kochsalzlosung zeigt
eine Blockade iiber den vollen Querschnitt der Trachea durch Mukus
(Bereich wurde nachtriglich griin eingefiarbt. (a-c) Verlauf der Blocka-
de iiber einen Inspiraitonszyklus. (d) Nach mehreren Atmungszyklen
ist die Trachea wieder durchgéngig. (Visualisierung A.6)

Nicht nur die mittlere Dicke, sondern auch ihre zeitliche Variation und der Transport
iiber den Larynx unterscheiden sich. Wahrend bei der hypertonen Kochsalzlésung
eine homogene Verdickung der Mukusschicht beobachtet werden konnte, fiihrte
isotone Kochsalzlosung sichtbar zu einer vermehrten Ansammlung von Mukus vor
dem Larynx, die zeitweise die Trachea vollsténdig blockierte. Dies wurde mit OCT-
Messungen bei 1300 nm mit 2,5 mm Messtiefe bei 7 pm axialer Auflésung verifiziert.
Abbildung 4.9 zeigt exemplarisch einen mit OCT visualisierten Inspirationszyklus,
bei dem die Trachea durch den Mukus komplett geblockt wurde und ein Austausch
von Luft in der Lunge nicht mehr mdoglich war. Wahrend der Blockade wurde der
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WT-Maus nach Applikation von 0,9 % NacCl WT-Maus nach Applikation von 7,0 % NacCl

TR 7 T P v—
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Abbildung 4.7: Représentative Serie von B-Scans iiber einen Zeitraum von 50 Sekunden, die den charakteristischen Mukustransport anhand je
eines der untersuchten WT-Tiere nach Gabe von isotoner Kochsalzlosung (a-e) bzw. hypertoner Kochsalzlosung (f-j) zeigt. Die
Mukusschicht wurde zur besseren Visualisierung grin eingefarbt. (Visualisierung A.4)
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Mukus durch die Atmung des Tieres mit sehr hohen Geschwindigkeiten von bis
zu 90 mm/s vor und zuriickbewegt. Haufig fiihrten die schnellen Atembewegungen
wieder zu einer Offnung der Blockade (Abb. 4.9.d) und der Luftaustausch wurde
wieder ermoglicht.

Um verlassliche und reproduzierbare Aussagen tiber Mukustransport und Hydratisie-
rung zu bekommen, wurden quantitative Parameter durch Analyse der Bildserien
bestimmt. In jedem B-Scan wurden vier Bereiche mit guter Darstellung von Epi-
thel, Flissigkeitsschicht und Mukus ausgewahlt, welche alle jeweils zwischen den

Knorpelspangen lagen (4.10a).

Abbildung 4.10: a) Definition der Auswertegeometrie mit der exemplarischen Darstel-
lung der vier Messpunkte. Die Verdnderung der ASL-Dicke wurde
durch das Messen des Abstandes zwischen der Lamina propria bis
zu der hochreflektierenden Grenze zwischen dem Mukus und dem
Lumen (b). Die Epitheldicke wurde als Strecke zwischen der hochre-
flektiven Lamina propria und den Zilien bzw. dem Beginn der Zilien
gemessen (c). Die Inhomogenitét in der Dicke der Mukusschicht
wurde quantifiziert, indem fiir jeden Messzeitpunkt an vier Stellen
die ASL-Dicke bestimmt, auf die jeweils hochste normiert und die
Varianz gebildet wurde.

Ein wichtiger Indikator fiir Mukustransport stellt dabei die Dicke der ASL dar,
welche die Hohe des Fliissigkeitsfilms ausgehend vom Epithel beschreibt. Da eine
direkte Messung gerade bei sehr geringen Dicken des ALS sehr unsicher ist, wurde
von der hochreflektierenden Lamina propria bis zu der hochreflektierenden Grenze
zwischen dem Mukus und dem Lumen gemessen (Abb. 4.10b). Dabei wurde fiir jeden
Zeitpunkt, an den vier definierten Messstellen, ein Mittelwert gebildet

1
x:ZZ:pZ (4.1)

Eine indirekte Bestimmung der ASL war moglich, indem die vorher gemessene
Epitheldicke abgezogen (Abb. 4.10c) wurde. Die Epitheldicke wurde als Strecke
zwischen der hochreflektiven Lamina propria und den Zilien bzw. dem Beginn
der Zilien gemessen. Bei den -ENaC Maéausen betrug die Epithelhohe 25,1 pm
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Abbildung 4.11: a) Quantitativer Vergleich der zeitlichen Verédnderung der ASL-Dicke
nach Anwendung von isotoner und hypertoner Kochsalzlésung in
WT- und 8ENaC-M&usen. Durchschnittliche Verénderung der mittle-
ren ASL-Dicke (b) und der mittleren Varianz der ASL-Dicke (c) iiber
den Beobachtungszeitraum dargestellt als Mittelwert +SEM. Die
statistische Auswertung wurde mit dem einseitigen Mann-Whitney
U-Test durchgefiihrt. *= p<0,05.

(SEM + 1,3pm). Sie konnte aufgrund des durch die Kochsalzlosung freigesetzten
Mukus einfach bestimmt werden. Vor der Applikation konnte sowohl in den WT-
Kontrolltieren als auch in den $3-ENaC Mé&usen nur eine sehr kleine ASL beobachtet
werden. In 8-ENaC Méuse betrug diese im Mittel 2,4 pm (SEM £1,3 pm), was in
einem guten Einklang mit Literaturwerten steht [98].

Nach der Gabe der isotonen Kochsalzlésung (Abb. 4.11a, orange) konnte in den
5 WT-Kontrolltieren eine Zunahme der Mukusdicke auf bis zu 5 ym innerhalb der
ersten 5 min beobachtet werden. Danach verringerte sich die Mukusdicke wieder
iiber die néchsten 50 min. Im Gesamtverlauf konnte eine durchschnittliche Abnahme
der Mukusdicke von 0,8 pm (Abb. 4.11b) gemessen werden. Abgesehen von initialen
Effekten direkt nach Applikation der Kochsalzlésungen, war also keine dauerhafte
Anderung der Dicke der ASL zu beobachten. Ahnliche Ergebnisse brachte die Analyse
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der ASL-Dicke nach Applikation von hypertoner Kochsalzlésung (Abb. 4.11a, griin)
an weiteren 5 WT-Kontrolltieren. So lief sich eine Abnahme der Mukusdicke von
bis zu 2,5 pm innerhalb der ersten Minute feststellen, die nach weiteren 10 min auf
das Ursprungsniveau zuriickkehrte. Im Gesamtverlauf konnte mit im Mittel 0,1 pm
(Abb. 4.11b) keine signifikante Zunahme der Mukusdicke gegeniiber dem Ausgangs-
niveau beobachtet werden. Zusammenfassend lésst sich feststellen, dass die nasale
Applikation von 30 nl isotoner Kochsalzlésung bzw. hypertoner Kochsalzlésung in
den WT-Kontrolltieren lediglich zu geringen Anderungen von ASL- und Epitheldicken
fiihrten.

Bei den 8-ENaC Méausen kam es hingegen innerhalb von weniger als 5 min zu einem
signifikanten Anstieg von ASL- und Mukusdicke (Abb. 4.11a, rot und blau), der iiber
den Beobachtungszeitrum von 60 min im Mittel ca. 55,6 pm (Abb. 4.11b) bei Gabe
von isotoner Kochsalzlosung und 89,0 pm ( Abb. 4.11b) bei der Gabe von hypertoner
Kochsalzlosung betrug. Durch das Verfolgen von Partikeln, die die in aufeinander
folgenden B-Scans auftauchen, konnte eine durchschnittliche Transportgeschwin-
digkeit gemessen werden, welche mit 76 pm/s nach Applikation von isotoner und
90 pm/s nach Applikation von hypertoner Kochsalzlosung in einer d&hnlichen Grofen-
ordnung lag und zu vorher beobachteten Geschwindigkeiten von zilienvermitteltem
Transport passte. Zusétzlich zum Unterschied in der Dicke nach Gabe von isotoner
und hypertoner Kochsalzlésung konnte auch eine Inhomogenitat in der Dicke der
Mukusschicht beobachtet werden. Um dies quantitativ abbilden zu kénnen, wurde
ein Homogenitéatskoeffizient definiert. Hierfiir wurde fiir jeden Messzeitpunkt an vier
Stellen die ASL-Dicke bestimmt und auf die jeweils hochste normiert (Abb. 4.10d).
Der Homogenitéatsfaktor ist die Varianz

h= (:L'l — i‘)Q (4.2)

4
=1

AN,

i
der normierten ASL-Dicke z;. Der Mittelwert der normierten ASL-Dicke ist hier mit
Z bezeichnet. Eine hohe Varianz entsteht entweder durch unregelméfiigen Transport
oder durch eine Akkumulation von Mukus vor dem Kehlkopf. Eine gleichmifig
iiber die Epitheloberfliche verteilte Mukusschicht zeigt homogenen Transport und
eine geringere Tendenz zur Blockade der Atemwege. In den Kontrolltieren wurde
erwartungsgeméf eine geringe, mittlere Varianz von oy 7o g9 = 0,02 bzw. owgry =
0,02 nach Gabe von isotoner bzw. hypertoner Kochsalzlosung ermittelt. In den 8-
ENaC-Tieren wurde nach Applikation der isotoner Kochsalzlosung (Abb. 4.10c) im
Mittel eine Varianz von opgg oy = 0,079 gemessen, wohingegen die mittlere Varianz
mit opgry = 0,046 nach Applikation von hypertoner Kochsalzlésung deutlich geringer
war (Abb. 4.10c). Die unterschiedliche Kochsalz-Konzentration in der applizierten
Flissigkeit hat offensichtlich einen Einfluss auf die Transportfahigkeit. Die hohere
Salzkonzentration fiihrt zu einer gleichméfigeren Verteilung des Mukus in der Trachea.
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4.2 Endomikroskopische OCT (emOCT)

4.2 Endomikroskopische OCT (emOCT)

Dieser Abschnitt basiert auf einer Publikation in der Zeitschrift Biomedical Optics
Express mit dem Titel ,,Novel endoscope with increased depth of field for imaging
human nasal tissue by microscopic optical coherence tomography®. Verdffentlicht im
Februar 2018 [103]. Abbildungen wurden teilweise iibernommen.

4.2.1 Einfluss der Aberrationen auf die Bildentstehung der emOCT

mOCT ermoglicht im Tiermodell, ohne Eingriff in die Trachea, den Transport von
Mukus bildgebend darzustellen und zu quantifizieren. Fiir eine Translation in den
Menschen sind Endoskope notwendig, welche eine hohe laterale Auflésung mit einem
groflen Tiefenmessbereich kombinieren. Um dies zu erreichen, wurden sphérische
und chromatische Aberrationen genutzt. Die Wirkung dieser Aberrationen auf die
Bildgebung wurden durch wellenoptische Berechnungen simuliert.

4.2.1.1 Aberrationen, laterale und axiale Auflésung

Aufgrund ihres Herstellungsprozesses treten bei GRIN-Linsen sphérische, astigma-
tische und chromatische Aberrationen auf. Zur Simulation der mOCT-Bildgebung
wurden diese Aberrationen zusétzlich zur lateralen und axialen Auflésung mit einem
Wellenfrontsensor beziehungsweise iiber eine Messung an einem Spiegel (Kap. 3.6.3)
bestimmt. Die Messung monochromatischer Aberrationen des Systems bei 750 nm
mit dem Wellenfrontsensor zeigte primér sphérische Aberrationen, gemessen mit
einem Wellenfrontfehler des 3,8-fachen der Zentralwellenldnge (Abb. 4.12a). Mittels

4 3,784

Spektrum

0,084 0,076

Wellenfrontfehler (A750)
Bestrahlungsstérke (a.u.)
chromatische Verschiebung (um)

-0,32 -0,264
-1 -0,676

T T T T T T T T T T T T T
Defokus  Astig.x  Astig.y ~Komax Komay Spharische Trefoilx  Trefoily 600 650 700 750 800 850 900
Aberrationen Wellenlange (nm)

(a) (b)

Abbildung 4.12: (a) Gemessene Wellefrontfehler der monochromatischen Aberratio-
nen. Die Messung erfolgte mit einem Hartmann-Shack Wellenfront-
sensor bei einer Wellenlédnge von 750 nm. (b) Fokusverschiebung
(grau) durch chromatische Aberration. Zum Vergleich wurde die
spektrale Leistungsdichte der Lichtquelle (schwarz) mit eingezeich-
net.

Nanopartikeln wurde die laterale Auflésung in Abhéngigkeit der Tiefe gemessen
(Abb. 4.13). In der Fokusebene werden 1,15 pm erreicht. Dies entspricht nicht ganz
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Abbildung 4.13: Gegeniiberstellung der gemessenen Spotgrofe (schwarz) um den
Fokus mit der erwarteten Spotgrofie fiir einen Gauflschen Strahl
gleichen Fokusdurchmessers (gestrichelte Linie).

der Auflésung von 1,1 pm, die fiir eine aberrationsfreie Optik der NA 0,24 erwartet
wird. Dafiir verschlechterte sich die Auflésung aulerhalb der Fokusebene langsamer als
fiir einen aberrationsfreien gaufischen Strahl (gestrichelte Linie). Die Auflésung war
iiber einen Bereich von 35 pm besser als 2,00 pm. Fiir einen aberrationsfreien Gauf3-
strahl mit gleichem Fokusdurchmesser betriagt dieser Bereich nur 15 pm (Abb. 4.13).
Ursache fiir die um das 2,3-fache verlingerte Fokustiefe sind die in Abbildung 4.12
dargestellten sphérischen und chromatischen Aberrationen. Durch die sphérischen
Aberrationen werden die Strahlen im Randbereich der Optik stiarker gebrochen als
die achsennahen Strahlen und der Fokus in die Lénge gezogen. Chromatische Aber-
rationen erzeugen in Abhéngigkeit der Wellenldnge den Fokus in unterschiedlichen
Tiefen. Fiir das Endoskop wurde eine chromatische Fokusverschiebung von etwa
0,14 pm pro nm Wellenlénge gemessen (Abb. 4.12b), die den Fokus iiber das gesamte
Spektrum um mehr als 40 ym in der Tiefe verschiebt. Dieses iibersteigt das konfokale
Gating des dquivalenten Gauflstrahls gleichen Fokusdurchmessers um das 2,5-fache.
Dadurch reduziert sich die effektive Spektralbreite, die fiir die OCT-Bildgebung
verwendet werden kann, und damit auch die axiale Auflosung auf 1,8 um. Mit einem
dispersionsausgeglichenen Michelson-Interferometer konnten mit Lichtquelle und
Spektrometer 1,3 um gemessen werden. Die durch die chromatische Lingsaberration
des Endoskops erzeugte spektrale Ddmpfung des Spektrums verringert die axiale
Auflosung unabhéngig von der Messtiefe um ca. 25 %.

Zusammenfassend lésst sich feststellen, dass eine Verldngerung der Fokustiefe um das
2,3-fache auf Kosten der axialen und lateralen Auflésung erreicht werden konnte.
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4.2.1.2 Einfluss der Aberrationen auf die Bildentstehung in der OCT

z=-30 ym

a)

ohne
Aberrationen

b) °

chromatische
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c)
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Abbildung 4.14: Simulation der mOCT-Bildgebung ohne Aberrationen (a), mit chro-
matischen Aberrationen (b), mit sphérischen Aberrationen (c) und
mit der Kombination beider Aberrationen (d). Die simulierten Ab-
errationen entsprechen den fiir das Endoskop gemessenen Aberra-
tionen.

Der Einfluss von Aberrationen auf die Bildqualitdt unterscheidet sich wegen des
kohdrenten Charakters der OCT-Bildgebung von dem bei inkohérenter Bildgebung,
bei der im Wesentlichen eine Verringerung des Kontrastes beobachtet wird. Um die
Wirkung der Aberrationen bei der emOCT besser zu verstehen, wurde die Bildgebung
mit einer zellartigen Struktur (siche Abb. 4.14a) simuliert. Die Bildgebung mit einem
sphérischen Wellenfrontfehler von 3,8 pm und einer chromatischen Léngsaberration
von 0,14 pm/nm, welche jeweils fur das Endoskop gemessen wurden, wurde fiir ver-
schiedene Tiefenebenen zuerst jeweils alleine und dann in ihrer Gesamtheit simuliert
und mit einem idealen, aberrationsfreien System verglichen. Die Ergebnisse der
Simulation sind in Abbildung 4.14dargestellt. Die erste Zeile (Abb. 4.14a) zeigt das
simulierte OCT-Bild des aberrationsfreien Systems, wenn das Objekt in verschiedenen
Abstanden (0 pm, —15 pm und —30 pm) von der Fokusebene positioniert ist. Den
Erwartungen entsprechend verringern sowohl die chromatischen Langsaberrationen
(Abb. 4.14b) als auch die sphéarischen Aberrationen (Abb. 4.14¢) die Bildqualitit im
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Fokus leicht. Es sind neben den hellen Strukturen, die Zellwédnde, Zellkerne und Or-
ganellen simulieren sollen, kohéarente Abbildungsartefakte zu erkennen. Die homogen
weifle Fliache zeigt leichte speckleartige Intensitdtsmodulationen. Die Kombination
beider Aberrationen verstirkt diese Effekte (Abb. 4.14d). AuBerhalb der Fokusebene
wird die Bildqualitat vor allem durch den Defokus beeinflusst. Bei der Simulation
der aberrationsfreien Abbildung ist 15 ym unterhalb der Fokusebene die Auflésung
deutlich schlechter als bei den aberrationsbehafteten Bildern. Sphérische und chroma-
tische Aberrationen ergeben einen vergleichbaren Bildeindruck. In der Kombination
beider wirkt das Bild schérfer, zeigt aber auch mehr kohérente Artefakte. Die Effekte
sind 30 pm unterhalb der Fokusebene noch ausgeprégter. Hier werden auch Unter-
schiede in der Bildqualitdt zwischen chromatischen und sphérischen Aberrationen
sichtbar. Die beste Bildqualitét, d. h. grofite Verlangerung der Tiefenschérfe, wird
hier mit sphéarischen Aberrationen erreicht. Die Speichen kénnen selbst noch in 30 pm
Entfernung vom Fokus aufgelost werden. Die Kombination von beiden Aberrationen,
wie sie im Endoskop vorhanden sind, erzielt eine leicht schlechtere Qualitéit als
eine Abbildung mit rein sphérischen Aberrationen. Die im Endoskop vorhandenen,
chromatische und sphérische Aberrationen sind fiir die beobachtete Vergréfierung

der effektiven Fokusldnge verantwortlich.

4.2.2 emOCT in der humanen Nase

Mit einer hohen Messgeschwindigkeit von bis zu 150 B-Scans pro Sekunde und einer
raumlichen Auflésung von wenigen Mikrometern ist die eOCT in der Lage relevante
morphologische Strukturen in der menschlichen Nase darzustellen und den Transport

von Mukus zu quantifizieren.

4.2.2.1 Ex vivo Messung an der humanen Concha nasalis

Zur Untersuchung, welche Strukturen mit emOCT darstellbar sind, wurde humanes
Gewebe der Concha nasalis media, das bei Operationen an der Nasenschleimhaut
entfernt wurde, mit dem emOCT vermessen. Dazu wurde das Gewebe in einer mit He-
pespuffer gefiillten Petrischale fixiert und unter dem Endoskop platziert (Abb. 4.15a).
Zur Reduzierung der Speckle und Verbesserung der Erkennbarkeit kleiner Strukturen
wurden mehrere B-Scans inkohérent gemittelt. Der Vergleich mit dem histologischen
Schnitt (Abb. 4.15b) zeigt, dass die emOCT relevante morphologischen Strukturen
mit, einer sehr hohen Detailgenauigkeit abbilden kann. So sind in Abbildung 4.15¢
relevante morphologische Strukturen wie die Zilien (ci), deren Speckle aufgrund
der Bewegung der Zilien verschwinden, das Epithel (ep) und die Grenzschicht zur
Lamia propria deutlich zu erkennen. Ebenfalls konnen Driisen (gl) (Abb. 4.15d) in
einer hohen Qualitédt dargestellt werden. In tiefer liegenden Schichten sind Geféfle
(bv) (Abb. 4.15e) deutlich sichtbar.

Abbildung 4.15f zeigt eine Zeitserie von Volumenaufnahmen des Zilien tragenden
Epithels, die mit einer Geschwindigkeit von zwei Volumen pro Sekunde aufgenommen
wurde. Die Bewegung der Zilien ist in diesen Aufnahmen deutlich zu erkennen.
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Abbildung 4.15: Ex vivo Messung an Gewebe der Concha nasalis media. a) Messgeo-
metrie. b) Représentativer Methylenblau-Azur IT gefarbter, histolo-
gischer Schnitt. c-e) emOCT-Aufnahmen des Gewebes. Relevante
Strukturen wie (ci) Cilien, (ep) Epithel der Nasenmuschel, (gl) Drii-
sen in der subepithelialen Schicht, (d) Gefafie in der subepithelialen
Schicht sind deutlich zu erkennen. Die helle Linie am oberen Bild-
rand ist das Endfenster des Endoskops. f) Volumenaufnahmen des
Zilien tragenden Epithels, die mit einer Geschwindigkeit von zwei
Volumen pro Sekunde. (Visualisierung A.7)
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4.2.2.2 In vivo Messungen an der humanen Nase

Mit dem Endoskop wurden an einem Probanden Messungen im Nasenvorhof und an
der Concha nasalis durchgefiihrt. Hierfiir wurde der Proband freisitzend platziert
und das Endoskop per Hand, ohne weitere stabilisierende Mafinahmen, in die Nase
eingefiithrt (Abb. 4.17a). Zum Vergleich wurden Messungen mit einem OCT-System,
das bei 1300 nm Arbeitswellenlinge Auflésungen von 7,5 pm axial und 15 pm lateral
besitzt und damit vergleichbar mit den Spezifikationen kommerziell erhéltlicher OCT-
Systemen ist, im Nasenvorhof durchgefiihrt. Im direkten Vergleich mit konventioneller
OCT zeigt sich, dass mit emOCT in vivo Strukturen sichtbar werden, welche mit
konventioneller OCT nicht visualisierbar sind (Abb. 4.16). In einem Bildfeld von
200 pm wird mit der emOCT eine um den Faktor 5 (axial) bzw. 10 (lateral) hohere
Auflosung als mit der klassischen OCT erreicht. Bei Mittelung von mehreren B-Scans
ermdglicht dies die Visualisierung von einzelnen Epithelzellen und Geféfien.

Telesto

Abbildung 4.16: Vergleich der in vivo Darstellung von Nasengewebe aufgenommen
mit einem OCT mit einer Auflésung von 10 pm zu dem emOCT,
das eine 10x hoheren Auflosung besitzt. Beide Bilder sind in der
Darstellung gleich skaliert. Die emOCT visualisiert mit einem hohen
Detaillierungsgrad die Gefifle (bv) und die einzelnen Zellen (roter
Pfeil).

4.2.2.3 Morphologische Darstellung der Nasenschleimhaut

Wihrend der Nasenvorhof mit mehrschichtigem, unverhorntem Plattenepithel ausge-
kleidet ist, welches keine Ahnlichkeit zu dem respiratorischen Epithel aufweist, ist
der Bereich der Concha nasalis mit Zilien tragendem Epithel ausgekleidet. mOCT-
Messungen konnten mit dem Endoskop frontal von der Concha nasalis media durch-
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gefiihrt werden. Hier zeigten sich auch in vivo die zelluldren Strukturen des Epithels
(Abb. 4.17). Sowohl Zilien als auch die Grenze zwischen Epithel und Lamina propria
sowie Driisen und Blutgeféfie waren visualisierbar. Trotz der Fokusverlangerung
durch die Aberrationen ist der Tiefenbereich von 20 - 30 pm, in dem eine laterale
Auflésung von 2 num oder besser erreicht wird, deutlich geringer als der Tiefenbereich,
der zur Darstellung des Epithels benotigt wird. Deshalb hangt die Darstellbarkeit
feiner Strukturen von der Position des Fokus ab, die manuell eingestellt werden muss.

Abbildung 4.17: a) emOCT Messung in der Nase eines Probanden. b-c¢) In den in
vivo emOCT-Aufnahmen der Concha nasalis. Relevante Strukturen
wie (ci) Zilien, (ep) Epithel der Nasenmuschel, (gl) Driisen in der
subepithelialen Schicht, (d) Geféfle in der subepithelialen Schicht
und (mu) Schleim sind deutlich zu erkennen. Die helle gekriimm-
te Linie am oberen Bildrand ist das Endfenster des Endoskops.
(Visualisierung A.8)

Mit einer B-Scan-Rate von bis zu 150 Hz konnten mit der emOCT dynamische
Vorgénge, wie z. B. der Fluss einzelner Blutzellen innerhalb der Geféfle oder Mu-
kustransport (Abb. 4.16d), sichtbar gemacht werden. Die mechanische Irritation
durch das Endoskop regt die Schleimdriisen zur Mukusproduktion an, sodass gro-
Bere Mukusmengen in der Regel iiber dem Epithel sichtbar sind. Auch wenn die
Zilien in einer guten Qualitdt visualisiert werden konnten (Abb. 4.16b), war eine
quantitative Analyse der Zilienschlagfrequenz nicht moéglich. Da das Endoskop ohne
Stabilisierungen in die Nase eingefiihrt wurde, konnten die Zilien nicht iiber den fiir
die Analyse bendtigten Zeitraum von mehreren hundert Millisekunden im Bildfeld
gehalten werden. Wahrend axiale und laterale Bewegungen entlang der Scanrichtung
durch Registrierung ausgeglichen werden konnen, ist dies fiir laterale Bewegung
orthogonal zur Scanrichtung nicht moglich, da mit der notwendigen Geschwindigkeit

nur B-Scans, nicht aber Volumenserien aufgezeichnet werden koénnen.
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4.2.2.4 Quantifizierung von Mukustransport in der Nase

Zeitserien, die mit emOCT bei 150 Hz aufgenommen wurden, erlauben es, die Trans-
portgeschwindigkeit des Mukus iiber das Epithelium in der Concha nasalis medialis
zu visualisieren (Abb. 4.18), nachdem die vorhandene Globalbewegung durch eine
rigide Registrierung kompensiert wurde. Die Restbewegung des Gewebes nach Regis-
trierung betrigt weniger als 5 pm, wihrend sich der Mukus in einer halben Sekunde
iiber 70 pm bewegt. Die Auswertung erfolgte in dieser Zeitserie manuell, indem die
Position von Strukturen im Mukus und die Position eines Gefiafles im Gewebe aus
den Bildern der Serie bestimmt wurde. Uber den Betrachtungszeitraum von 0,5 s
wurde fiir den Mukus eine mittlere Geschwindigkeit von 165 pm/s bestimmt.
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Abbildung 4.18: Quantifizierung des Schleimtransports in der menschlichen Nase
in vivo. a) Ein reprasentatives Bild aus der B-Scan Zeitserien zeigt
Mukus und Epithel. b) Extrahierte Signale aus der Zeitserie entlang
der x-Achse in der Tiefe des Mukus. c¢) Orts-Zeit-Darstellung fiir
eine Schicht im Gewebe. d) Auswertung von Bewegung markanter
Strukturen. Aus diesen Daten wurde die laterale Bewegung in beiden
Schichten berechnet. (Visualisierung A.9)
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Kapitel 5

Diskussion

5.1 mOCT als mikroskopisches Verfahren

Die mOCT kombiniert eine hohe axiale und laterale Auflésung mit einer hohen
Messgeschwindigkeit. In dieser Arbeit wurde eine axiale Auflésung von 1,3 pm in
Luft bzw. 1,0 pm in Gewebe bei einer A-Scanrate von 127 kHz (130 MHz Pixelrate)
erreicht. Die laterale Auflésung betrug je nach verwendeter NA bis zu 0,36 pm.

Ziel der Entwicklung dieses Verfahrens war es, die Liicke zwischen makroskopischen
Verfahren wie z. B. der Computertomografie, der magnetischen Resonanztomografie,
aber auch klassischer OCT und der Intravitalmikroskopie zu schlielen. Die gingigen
Methoden der Intravitalmikroskopie sind zurzeit Fluoreszenz basierte Techniken wie
die konfokale Mikroskopie oder die Multiphotonenmikroskopie und die konfokale Re-
flexionsmikroskopie. Auch wenn diese Techniken einen groflen Beitrag zum Fortschritt
in der Biologie beitragen, gibt es Fragestellungen, wie z. B. den Mukustransport, bei
denen diese Techniken nicht weiterhelfen. So besitzt Mukus keine Autofluoreszenz
und die Bildgebungsgeschwindigkeit ist mit einer Pixelrate von weniger als 10 MHz
zu gering [104].

Intravitalmikroskopie, welche auf reflektiertem oder gestreutem Infrarotlicht basiert,
ist schnell und nebenwirkungsarm, hat aber bisher nur bedingt den Weg in die biologi-
sche Grundlagenforschung gefunden. So ist die Intravitalmikroskopie nach wie vor ein
Nischenbereich innerhalb der hochauflésenden OCT. PubMed listet unter den Suchbe-
griffe ,OCM“, ,nOCT* oder ,mOCT* und ,,in vivo“ lediglich 51 Veroffentlichungen
auf. Anwendungen sind neben der Beobachtung von Mukustransport allgemein die
Darstellung zelluldrer und subzelluldrer Strukturen im Bereich der Augen [105], des
Gehirns [106, 107] oder die funktionelle Darstellung der Herzfunktion [108, 109]. Das
mOCT wurde neben der Untersuchung von Mukustransport auch zur intravitalen
Darstellung von Lymphgefifien in der Cornea von Méusen genutzt [110].

Bei einem Grofiteil der Arbeiten wurden NAs in einem Bereich zwischen 0,12 NA
und 0,16 NA genutzt, woraus eine laterale Auflésung zwischen 2,5 pm und 1,75 pm
resultiert [70, 111, 112, 105]. Wenige Gruppen nutzten deutlich hoher NAs, wie z. B.
in den Arbeiten von Marchand et. al. [53], welche eine laterale Auflosung von 1,4 pm
nutzten, oder das phasenstabile OCM von Ansari et.al. [51], womit eine laterale
Auflésung von 0,4 pm gezeigt wurde. Die Verwendung von Abbildungsobjekten mit
einer hohen numerischen Apertur fiihrt neben einer hohen lateralen Auflésung auch
zu einer Reduzierung des Tiefenmessbereiches.

Seit mehreren Jahren wird daher intensiv daran geforscht, den durch die laterale
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Auflésung gegebenen Tiefenmessbereich zu vergrofiern [69, 70, 113, 53, 114]. Hierfiir
wurden verschiedene Konzepte entwickelt, welche entweder Besselstrahlsen [69],
apodisierte Gaufistrahlen [70] oder mehrere Fokusse [71] verwenden. Oft sind diese
Konzepte aber nur bedingt praktisch nutzbar, da sie prinzipbedingt zu Nebenbéndern
der PSF fithren. Fiir einen idealen Besselstrahl betréigt beispielsweise der Abstand
zwischen der Hohe des zentralen Peaks zu der Hohe des ersten Seitenbandes 8 dB.
In streuendem Gewebe fithrt dies somit zu einer Anhebung des Untergrundes durch
Nebenbénder [69, 113] und somit zu einer Reduzierung der Bildqualitdt. Auch wird
die Komplexitét des Aufbaus erhoht, was in der Praxis oftmals zu einer Verringerung
der Sensitivitét fiihrt.

Die mOCT verzichtet aus diesen Griinden auf die Verwendung von Modifikationen der
Apertur, um den Fokus zu verldngern. Vielmehr werden an die Bildgebung angepasste
numerische Aperturen eingesetzt, welche einen gewissen Tiefenbereich mit optimaler
Auflésung, die Bereiche dariiber und darunter mit reduzierter lateraler aber immer
noch optimaler axialer Auflésung abbilden. In vielen Féllen ist dies ausreichend, da
entweder nur Vorgénge in wenigen Schichten interessieren, wie z. B. der Zilienschlag,
oder die Auflosung lateraler Strukturen nicht relevant ist, sondern nur deren Dicke,
wie dies bei ASL und Mukus der Fall ist. In dieser Arbeit relevante Parameter wie
Transportgeschwindigkeit oder die Mukusdicke sind auch mit deutlich schlechterer
lateraler Auflésung quantifizierbar.

Neben der hohen lateralen Auflésung zeichnet mOCT auch eine hohe axiale Auflésung
aus. Trotz des bei spektralen Bandbreite von 400 nm groflen Einflusses der Dispersion
auf die Auflésung weicht die experimentell erreichte axiale Auflésung nur minimal
von der theoretisch mit einem Hann-Fenster moglichen Auflésung von 1,26 pm ab.
Dies wurde durch die Kombination von optischer und numerischer Kompensation
der Dispersionunterschiede in Mess- und Interferenzarm erreicht. Dies ist so effizient,
dass auf eine symmetrische Auslegung des Interferometers, welches automatisch zu
gleicher Dispersion in beiden Armen fiihrt, verzichtet werden konnte.

Ahnliche Auflésungen im Bereich von 1,0 ym bis 1,5 pm wurden auch von anderen
Gruppen, welche Superkontinuumquellen verwenden, fiir OCT Messungen mit mikro-
skopischer Auflésung berichtet [70, 115, 116, 117]. In einer kiirzlich veréffentlichten
Arbeit wurde die Zentralwellenldnge auf 532 nm in Richtung des sichtbaren Spek-
tralbereichs verschoben, was die axiale Auflésung um 15 % auf 0,7 pm erhohte [53].
Aufgrund der Wellenldngenabhéngigkeit der Rayleighstreuung fithren die kiirzeren
Messwellenldngen in streuendem Gewebe zu einer geringeren Messtiefe. Zur Messung
von Mukustransport durch die Trachealwand ist zu erwarten, dass diese Messwel-
lenldngen zu einer Verschlechterung der Bildqualitdt unterhalb der Lamina propia
fiihren wiirden.

Die auf Optimierung der Bildqualitdt basierende numerische Kompensation der
Dispersion beriicksichtig auch die a priori nicht bekannte probeninhérente Dispersion.
In den bisher veroffentlichten Arbeiten wurde die Dispersion entweder optisch oder
numerisch mit einem Korrekturvektor, der an einer spiegelnden Grenzflichen be-
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stimmt wurde, kompensiert [55, 56, 57]. Der hier verwendete Algorithmus, basierend
auf dem von Hillmann et.al. [118] entwickelten Algorithmus fir die numerische Refo-
kussierung von lateralen Strukturen, benutzt hingegen beliebige axiale Strukturen,
um den Korrekturvektor zu bestimmen. In dieser Arbeit wurde bei der Untersuchung
des Schleimtransportes der Korrekturvektor stets fiir den Bereich des Epithels der
Trachea und der Grenzschicht zum Lumen optimiert. Dies kann auch o6rtlich aufgelost
in verschiedenen Bereichen oder Tiefen des Bildes geschehen, wenn die Dispersion
der Probe rdumlich variiert. Zukinftig soll dies auf Aufnahmen der Trachea ange-
wendet werden, um die tiefenabhéngige, probeninhérente Dispersion in jeder Tiefe
auszugleichen.

5.2 mOCT zur Darstellung von Mukustransport ex vivo und in vivo

5.2.1 Ex vivo Messungen an Maustrachea

Durch die Kombination aus einer hohen lateralen und axialen Auflésung ist die
mOCT sehr gut fiir die Darstellung von morphologischen Strukturen auf zelluldrer
und subzelluldrer Ebene geeignet. Demonstriert wurde dies am Trachealgewebe der
Maus. Die Verwendung des 0,8 NA Objektives hat bzgl. der Darstellbarkeit von
Strukturen in den Atemwegen kein signifikanten Unterschied gegeniiber dem 0,5 NA
Objektiv gezeigt. Die laterale Auflosung unterscheidet sich auch nur um 60 %. Bei
Verwendung der konfokalen oder nichtlinearen Bildgebung wiirde auch die axiale
Auflésung um den Faktor 2,5 abnehmen, wenn NA 0,5 statt 0,8 verwendet wird.
Da bei der mOCT die axiale Auflésung durch das Spektrum und nicht durch die
NA bestimmt wird, beeinflussen lediglich Unterschiede der lateralen Auflésung die
Bildqualitét in der Scharfeebene. Negativ wirkt sich die hohe NA auf den Tiefenbereich
aus, der scharf darstellbar ist. Dieser verkleinert sich um den Faktor 2,5. Wahrend
also in konfokaler und nichtlinearer Mikroskopie eine hohe NA auch bendtigt wird,
um eine hohe axiale Auflosung zu erzielen, muss die NA in der mOCT nur so grof3
sein, dass eine ausreichende laterale Auflésung erzielt wird.

Eine weitere Stirke der mOCT liegt in der Visualisierung und Quantifizierung von
zelluldrer Dynamik. Durch Verwendung von hochnumerischen Objektiven konnten ein-
zelne Zilien tragende Epithelzellen voneinander separiert und unabhéngig analysiert
werden. Bei vielen Untersuchungen der Zilienschlagfrequenz mit OCT [15, 119, 71]
konnten einzelne Epithelzellen nicht separiert werden, da die laterale Auflésung nicht
ausreichend war. Ansari et.al. zeigten mit einem phasensensitiven OCM [18] eine
Separation der Epithelzellen nach Erhéhung der NA auf 0,8. Die axiale Auflésung
lag bei 4,5 pm. Diese Separation einzelner Zellen ist z. B. fiir die Untersuchung von
Anomalien wichtig, welche zu einer nicht gleichgerichteten Schlagbewegung oder
Frequenz von benachbarten Epithelzellen fithren [120].

Messungen erfolgten an der Innenseite der Trachea mit den Zilien direkt unter dem
Objektiv. An einer geschlossenen Trachea konnte erstmalig gezeigt werden, dass eine
separierte Darstellung von Zilien tragenden Epithelzellen auch von auflen durch die
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Trachea moglich ist. Zwar fithrte der Durchgang durch das Ligementum annulare
aufgrund von Streuung und Aberrationen zu einer Abnahme der Qualitit, dennoch
war eine Quantifizierung der Zilienschlagfrequenz iiber die Fluktuation der Speckle
moglich. Damit sind Messungen der Zilienschlagfrequenz in vivo im Mausmodell
moglich. Fluktuation in der Ebene der Zilien waren allerdings nur sichtbar, wenn
sich iiber den Zilien noch eine Fliissigkeits- oder Mukusschicht von mindestens 10 pm
befand, welche die beiden Grenzflachen klar voneinander separiert. In den Wild-Typ
und transgenen Tieren ist ohne Applikation von Kochsalzlésung die Dicke des ASL
so gering, dass das dynamische Signals der Zilien nicht mehr vom Reflex der Luft-
Fliissigkeitsgrenzschicht zu trennen war. Zilienschlagfrequenzen waren dann nicht
mehr zu bestimmen. Eine Erhohung des Dynamikbereichs durch ein Spektrometer mit
einer hoheren Full-Well-Kapazitdt oder der Auflésung mag in Zukunft eine Messung
von Zilienaktivitit bei einer wenige Mikrometer dicken ASL ermoglichen.

5.2.2 Analyse der Transportmechanismen in der Maus

Durch die mOCT konnte der Mukustransport direkt bei spontan atmenden, nicht-
intubierten M&usen mit optischen Methoden visualisiert werden. Im Gegensatz
zu einer in 2016 veroffentlichten Studie [71], welche nur den Zilien vermittelten
Transport beobachten konnte, war dies ohne den Einsatz von Endoskopen in der
Trachea moglich. Prinzipiell gestaltet sich die Messung des durch Luftstrom, wie
z. B. Husten, vermittelten Transports bei der Einbringung von Endoskopen in die
Trachea schwierig. So werden durch das Endoskop Teile der Trachea geblockt, was
zu einer Reduzierung des Querschnittes fithrt und somit die Messung verfilscht.
Des Weiteren fiihrt das Einbringen des Endoskops auch zu Irritationen, welche die
Schleimproduktion anregen kénnen. Mit mOCT konnten iiber ziliaren Transport
hinausgehende Mechanismen studiert werden, da auf eine gréflere Intervention in das
pulmonologische System verzichtet werden konnte. Sowohl wihrend der Aspiration
von 30 pl Fliissigkeit als auch in der daran anschlieenden Exhalation-Phase wurde
eine hohe Transportgeschwindigkeit von 17 mm/s bzw. 24 mm/s beobachtet. Dies
stellt einen unerwartet schnellen Transport dar. Fiir Zilien vermittelten Transport
werden hundertfach geringere Geschwindigkeiten [121, 21] erwartet. Es liegt daher
ein durch Luftstrom getriebener Transport wie Atmung, Husten oder eine reflexartige
Inhalation nahe. In der Literatur gibt es bisher nur sehr wenige Untersuchungen zu
Luftstrom vermittelten Mukustransport in den Atemwegen. Eine Arbeit von Blake
[4] aus dem Jahre 1975 widmet sich allerdings ausfiihrlich diesem Thema. Der durch
die Atmung erzeugte Luftstrom induziert Schubspannung auf dem Fliissigkeitsfilm.
Die Geschwindigkeit des Luftstroms, die Dicke der Fliissigkeit und deren Viskositét
bestimmen die Transportgeschwindigkeit. Fiir Mukus unter normalen Bedingungen
werden nach dieser Arbeit allerdings nur Werte in einem Bereich um 100 pm pro
Sekunde angegeben, welche auch fiir den durch Zilien vermittelten Transport im
Menschen erwartet werden. Dabei bezog sich Blake nur auf die durch normale Atmung
induzierten Luftstrome. Trotzdem lassen sich folgende Schlussfolgerungen aus den
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Arbeiten ziehen. Zum einen steigt die Transportgeschwindigkeit, wenn die Stromungs-
geschwindigkeit zunimmt. Ist Luftstrom durch einen Reflex wie z. B. Husten induziert,
so erhoht sich durch die Aktivitdt der Bauchmuskulatur die Stromungsgeschwindigkeit
um das bis zu 23-fache gegeniiber der ruhigen Atmung in der menschlichen Trachea
[122]. Wahrend der Applikation der Salzlosungen wurde auch eine starke Bewegung
des Brustkorbes der Maus beobachtet. Dies ist wahrscheinlich eine Art Husten, der
kurzzeitig hohe Geschwindigkeiten der Luftstréomung und damit auch der Fliissigkeit
verursacht. Die Fahigkeit von M&ausen zu husten wurde lange Zeit in der Fachwelt
bezweifelt und konnte erst 2013 durch die Detektion von Hustengerduschen [123]
nachgewiesen werden. Des Weiteren lésst sich aus den Ergebnisses der Arbeit von
Blake ableiten, dass die Transportgeschwindigkeit mit der Viskositat des Mukus
abnimmt. Die applizierte Kochsalzlosung hat im Vergleich zum Mukus eine sehr
niedrige Viskositdt was ebenfalls zu der hohen Transportgeschwindigkeit beitragen
kann.

Auch wenn die genauen Transportmechanismen noch nicht bestimmt werden konnten,
stellt diese Arbeit den Transportvorgang erstmalig in vivo mit einer optischen
Methode rdumlich und zeitlich aufgelost dar und demonstriert erstaunlich hohe
Transportgeschwindigkeiten.

5.2.3 Tierstudie zur Hydratisierung in B-ENaC (iberexprimierten Mausen

Nach Untersuchung der Transportmechanismen in Wildtype-Tieren ohne CF-Sympto-
matik wurde der Effekt hypotonischer Kochsalzlosung an 3-ENaC {iberexprimierten
Ma&usen untersucht. Direkt wiahrend der Aspiration der nasal applizierten 30 pl Fliis-
sigkeit wurde erwartungsgeméf eine plotzliche, starke Erhéhung der Dicke der ASL
beobachtet, welche innerhalb weniger Minuten auf ihr Basisniveau zuriickkehrte. Dies
war unabhéngig davon, ob hypertone oder isotone Kochsalzlésung appliziert wurde.
In wvitro Studien zeigten, dass die direkte Resorption von zusétzlicher Fliissigkeit
erst iiber einen Zeitraum von Stunden und nicht wenigen Minuten erfolgt [124]. Die
Flissigkeit wird nach Inhalation teilweise wieder Richtung Larynx transportiert und
fliet {iber den Osophagus ab. Zum Teil verteilt sie sich in die tieferen Bereiche der
Lunge bis zu den Alveolen, wo sie durch die erheblich grofiere Oberflache schnell
resorbiert werden kann.

Entgegen der Erwartung wurde in den 8-ENaC-Méusen vor Applikation von Koch-
salzlosung keine erhohte Mukusmenge in der Trachea beobachtet. Erst nach der Gabe
von isotoner bzw. hypertoner Kochsalzlosung konnte eine massive Mobilisierung
von Schleim beobachtet werden, der sich offensichtlich in den unteren Atemwegen
angesammelt hatte. Dabei wurden signifikante Unterschiede zwischen den beiden
verschiedenen Kochsalzlosungen festgestellt. Hypertonische Kochsalzlésung bewirkte
gegeniiber isotonischer Kochsalzlosung eine starkere Mobilisierung von Mukus. Auch
konnten Hinweise auf Unterschiede beziiglich der Eigenschaften des Mukus gefunden
werden. Zwar konnten mit mOCT viskose Eigenschaften des Mukus nicht direkt
gemessen werden, aber hypertone Kochsalzlésung bewirkte eine gleichméfigere Ver-
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teilung des Mukus innerhalb der Trachea, was auf eine homogenere Konsistenz des
Mukus hindeutet. Bei Gabe von isotoner Kochsalzlésung wurde signifikant weniger
Mukus mit einer inhomogeneren Konsistenz mobilisiert. Der Mukus war sehr un-
gleichméfig iiber das Atemwegsepithel verteilt, und staute sich bei vielen Tieren vor
dem Larynx. In einem Tier fithrte dies zu einer kompletten Blockade der Trachea, in
dessen Folge die Maus vor Beendigung des Experimentes verstarb.

Zur Quantifizierung dieser Beobachtungen wurde ein Gleichférmigkeitsindex fiir die
Konsistenz des Mukus definiert. Dieser basiert auf dem Vergleich der Schleimhoéhe
iiber dem Epithel an vier verschiedenen Messzeitpunkten. Dieser quantitative Para-
meter konnte die qualitativen Beobachtungen bestédtigen. Diese Ergebnisse passen
damit auch hervorragend in das Bild, dass eine geringere lokale Viskositét mit einer
hoheren, verbesserten Transportfihigkeit korreliert [125]. Diese Ergebnisse sind auch
im FEinklang mit der klinischen Erfahrung, dass die Gabe von Kochsalzlésung zu
einer Mobilisierung von Schleim fiihrt. Insbesondere unterstiitzen die hier beobach-
teten Unterschiede der Wirkung von iso- und hypertoner Kochsalzlosung auf den
Schleimtransport eine klinische Studie, die zeigte, dass die Inhalation hypertoner Koch-
salzlosung zu einer deutlich langfristigeren Verbesserung der CF-Therapie fiihrte [32].
In dieser Studie inhalierten CF-Patienten zweimal téglich iiber 48 Tage entweder
isotonische oder hypertone Kochsalzlésung. In der Versuchsgruppe, welche hypertone
Kochsalzlésung inhaliert hatte, konnten signifikant héhere Lungenfunktionswerte
festgestellt werden.

Unsere Tierstudie zeigt, dass mOCT in der Lage ist, den Einfluss von Therapeutika
auf den Schleimtransport zu quantifizieren. Schleimmobilisierung, Z&higkeit und

Schleimtransport lassen sich nach Gabe von Therapeutika beurteilen.

Zusammenfassend lésst sich sagen, dass mit mOCT erstmalig Mobilisierung und
Transport von Mukus in einem Modellsystem fiir zystische Fibrose auf die Gabe von
in der klinischen Therapie verwendeter Kochsalzlosung untersucht werden konnte.
Insbesondere die Kombination hoher Auflésung mit einer hohen Messgeschwindigkeit
ermoglichte Messungen an spontan atmenden, nicht-intubierten Méausen. Es konnten
Aspekte des Schleimtransportes beurteilt werden, welche sich in einem ez vivo Modell
nicht untersuchen lassen.

5.3 Klinische Translation: endoskopische mOCT

Die Moglichkeit, Zilienaktivitdten und Schleimtransport mit mOCT beim Menschen
zu messen, ist von groflem Interesse fiir die Diagnose von Krankheiten wie primérer zi-
lidrer Dyskinesie (PCD) oder zystischer Fibrose (CF). Bisher war dies allerdings nicht
moglich, da entsprechende Endoskope, welche die nétige Auflésung erreichen, nicht
verfiigbar waren. Der einfachste Zugang zu Zilien tragendem Atemwegsgewebe ist die
Nase. Es konnte gezeigt werden, dass sich bei verschiedenen Lungenerkrankungen, wie
z. B. CF, auch Anomalitéten im Bereich der Concha nasalis zeigen [126, 127, 128, 129].
Dieser Bereich der menschlichen Nase ist bereits mit einem starren Endoskop mit
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einer Lénge von 40 mm erreichbar und Untersuchungen dort sind weit weniger invasiv
wie eine Bronchoskopie. Das in dieser Arbeit vorgestellte starre Endoskop bietet mit
45 mm eine hinreichende Lénge und mit 1,5 pm eine ausreichende Auflosung fir die
Darstellung der Zilienaktivitdten und des Mukustransportes.

Mit einem frei gehaltenen Endoskop mikroskopische Auflosung zu erzielen, ist wegen
der Bewegungen von Patient und Arzt ein grofles Problem. Allein der natiirliche
Tremor der Hand verschiebt kontinuierliche die Fokuslage um ca. 100 pm. Dies
entspricht der Schérfentiefe einer Abbildung mit 0,1 NA, entsprechend einer lateralen
Auflésung von 2,8 pm. Somit ist eine Verldngerung der Fokustiefe niitzlich, um
interessierende Ebenen im Gewebe abbilden zu kénnen.

Endomikroskopische OCT mit unter 2,5 pm axialer Auflésung und verléangerter Fokus-
tiefe wurde unter Verwendung von Bessel-Strahlen [69, 114] oder von apodisierten
GauBstrahlen [70, 130] demonstriert. Der Bessel-Strahl fithrt zu einer signifikanten
Verlangerung der Fokustiefe um das Vierfache und erméglichte eine hochauflésende
OCT-Elastographie bei Kleintieren [114]. Dieses System erreichte eine laterale Auflo-
sung von 1,6 pm und einer axialen Aufldsung von 2,2 pm. In ersten ex vivo Messungen
wurden damit quantitative Messung elastischer Eigenschaften von Silikonphanto-
men und von einem extrahierten, malignen Pankreastumor der Maus demonstriert.
Messungen wurde lediglich auf einem optischen Tisch realisiert und das Endoskop
kann bisher nicht mobil zur Untersuchung an Patienten eingesetzt werden. Durch die
unvermeidlichen Seitenbéander des Bessel-Strahls wird die Kontrastempfindlichkeit,
wie in Abschnitt 5.1 demonstriert, stark reduziert. Dies macht sich insbesondere bei
der Darstellung zelluldrer Strukturen des Gewebes negativ bemerkbar.

Den gleichen Nachteil hat die nOCT, welche einen ringférmig apodisierten Gauf3strahl
zur Beleuchtung und Detektion verwendet. Auch dieses Design fithrt zu Nebenbéandern,
wenngleich diese weniger stark ausgepréigt sind, als dies der Fall bei dem Bessel-
Strahl ist. Basierend auf nOCT wurde ein flexibles Endoskop zur Darstellung von
Lungenerkrankungen beim Menschen demonstriert [130]. Es bietet eine laterale
Auflésung von 4 pm, eine Schérfentiefe von 170 ym und bis zu 40 Bilder pro Sekunde
und ermoglicht die Messung von verschiedenen Parametern, wie etwa dem Zilienschlag
oder dem Transport von Mukus. Die Darstellung von einzelnen, z. B. Zilien tragenden
Epithelzellen ist damit nicht moglich.

In dieser Arbeit wurden chromatische und sphérische Aberrationen fiir die Verlinge-
rung der Fokustiefe genutzt. Chromatische und sphérische Aberrationen vergréfiern
die Fokustiefe auf Kosten der lateralen und der axialen Auflésung. Dafiir werden
Seitenbénder grofitenteils vermieden. Die Verringerung der lateralen Auflésung durch
Aberration ist offensichtlich. Weniger offensichtlich ist auch ein Verlust an axialer
Auflésung. In erster Naherung ist bei der OCT die axiale Auflésung unabhéngig
von der bildgebenden Optik. Sie wird nicht durch die von der Optik {ibertragbaren
Raumfrequenzen des Winkelspektrums, sondern durch die tibertragbaren Bandbrei-
ten der spektralen Frequenzen bestimmt. Im Fall von Aberrationen ist diese strikte
Trennung nicht mehr gegeben, da Aberrationen zu einer Ddmpfung von spektralen
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Frequenzen fiithren kénnen. So induzieren die chromatischen Langsaberrationen eine
frequenzabhéngige Verschiebung des Fokus. Auf der einen Seite fiihrt dies wegen
der Dampfung des Spektrums zu einer Reduzierung der Amplitude der spektralen
Komponenten, die jeweils aus jeder Ebene genutzt werden kénnen, und somit zu einer
Reduzierung der axialen Auflosung. Auf der anderen Seite verldngert sich aber auch
die Fokustiefe. Ebenfalls beeinflussen sphérische Aberrationen die axiale Auflésung.
Durch Interferenzen im aberrierten Strahl 16schen sich spektrale Frequenzen entlang
der optischen Achse auf, was zu einer reduzierten axialen Auflésung fiihrt.

Bei der Entwicklung des Endoskops wurde darauf geachtet, dass die Aberrationen
nicht zu einer zu grofien Reduzierung der axialen Auflésung fithren. Im Vorfeld
wurde daher intensiv der Einfluss von Aberrationen auf die Bildgebung simuliert,
um einen Parameterraum fiir die Auslegung zu erhalten. Im Anschluss erfolgte die
Auslegung der Endoskopoptik unter Beachtung der Aberrationen. So wurde eine
Auflésung besser als 2 pm iiber eine Bildtiefe von 35 pm erreicht. Im Fokus wurde
eine laterale Auflésung von weniger als 1,5 pm erreicht, welche sich entlang der opti-
schen Achse deutlich langsamer als bei einem aberrationsfreien Strahl verschlechterte.
Sowohl die sphéarische als auch die chromatische Aberration fithrten zu einer Verlan-
gerung des Fokus, welcher quadratisch mit der Abnahme der lateralen Auflésung
skaliert [77]. Dieser Effekt wurde fiir sphérische Aberrationen bereits aufierhalb der
OCT gezeigt [131, 132]. Durch die Simulation der emOCT-Bildgebung mit den ent-
sprechenden bildgebenden Parametern konnte gezeigt werden, dass die Aberrationen
zu einer signifikanten Erhohung der Fokustiefe beitragen, wodurch der Tiefenbereich,
in dem kleine zelldhnliche Strukturen unterschieden werden kénnen, vergréfert wird.
Dieses zeigte sich bei der Darstellung von Nasenschleimhautgewebe als niitzliche
Verbesserung. Bei einer NA von 0,23 wiirde man ohne Aberrationen eine Fokustiefe
von nur 9 pm erwarten. Messungen mit dem emOCT zeigten, dass die Signalhéhe
und die laterale Auflésung iiber 35 pm beibehalten wurden. Dadurch wurde in vivo
eine hervorragende Sichtbarkeit kleiner Gewebestrukturen in B-Scans der Concha na-
salis in vivo erreicht. Strukturen, die sonst nur in histologischen Schnitten zu sehen
sind, wurden durch emOCT dargestellt. Die hohe Bildgeschwindigkeit von bis zu
160 fps ermoglicht die Visualisierung von zelluldrer Dynamik wie z. B. Blutfluss.
Auch konnte Mukustransport in der humanen Nase nicht nur visualisiert, sondern

auch quantifiziert werden.
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Kapitel 6

Ausblick

Das wesentliche Ziel dieser Arbeit war es, den Transport von Mukus in vivo sowohl im
Tier als auch im Menschen mit einer hohen Zeitauflésung und einer hohen rdumlichen
Auflésung darzustellen, was mit der Entwicklung der mikroskopischen und endomi-
kroskopischen OCT erreicht wurde. Wahrend der durchgefiihrten Studien haben sich
neue biologische Fragestellungen und Ideen fiir die technologische Weiterentwicklung
aufgetan.

6.1 mOCT

Fiir die hier vorgestellten Experimente begrenzt nicht die Sensitivitét, sondern der
Dynamikbereich der OCT-Bilder die Bildqualitidt. In den meisten Messungen musste
die Bestrahlungsstirke auf die Probe reduziert werden, um nicht die Kamera des
Spektrometers durch starke Signale aus den oberflichlichen Gewebeschichten zu
sittigen. Der erreichbare Dynamikbereich wird durch die Séttigungskapazitit der
Zeilenkamera, welche bei der in der mOCT verwendeten Kamera 18000 e~ betrug,
und das zusétzliche Rauschen durch die Lichtquelle, nicht aber durch die Effizienz
des Interferometers begrenzt. Um den Dynamikbereich zu erh6hen, miisste eine Spe-
krometerkamera mit einer hoheren Sattigungskapazitéit eingesetzt werden. Kiirzlich
wurde eine speziell fiir die OCT entwickelte Zeilenkamera (OCTA Plus, Teledyne €2V,
Saint Egreve Cedex, Frankreich) mit einer Geschwindigkeit von 250.000 Linien pro
Sekunde und einer Séttigungskapazitidt von 200.000 e~ vorgestellt. Die Verwendung
der OCTO Plus Kamera wiirde zu einer Verdoppelung der Geschwindigkeit fithren
und einen mit 72 dB um 11 dB héheren Dynamikbereich, bezogen auf die Kamera,
gegeniiber der im mOCT verwendeten Basler Sprint ermoglichen. Das Rauschen der
Lichtquelle hat seinen Ursprung in Puls zu Puls Variationen, welche bei die Erzeugung
durch nichtlineare Effekte entstehen. Der Einfluss des Rauschens ldsst sich durch das
Mitteln moglichst vieler Pulse innerhalb der Belichtungszeit eines A-Scan reduzieren.
Da eine Reduzierung der Geschwindigkeit fiir die hier vorgestellten Experimente
keine Option ist, miissten Anderungen auf der Lichtquellenseite vollzogen werden,
indem die Pulswiederholrate von jetzt 350 MHz deutlich erhoht wird. Der Einfluss
des Lichtquellenrauschens kann vollstdndig eliminiert werden, wenn das System mit
zwei Spektrometern, welche als balancierter Detektor, wie durch Kuo et.al. [133]
beschrieben, aufgebaut wird.

Die Tierstudie legt nahe, dass Verbesserungen des experimentellen Aufbaues einen
detaillierten Einblick in den Mukustransport ermoglichen wiirden. So ist eine Ver-
legung der Trachea durch Mukus wegen des zu kleinen axialen Sichtfeldes mit der
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mOCT nicht zu visualisieren. In Abschnitt 4.1.2 konnte gezeigt werden, dass mit
klassischer OCT der gesamte Durchmesser der Trachea dargestellt werden kann. Fiir
eine Erweiterung des mOCT um einen OCT-Kanal, der bei einer Auflésung von
10 pm Bildfelder von 10 mm oder mehr bietet, kann dieselbe Lichtquelle genutzt
werden, welche ein kontinuierliches Spektrum von 400 nm bis hin zu 2400 nm liefert.
Neben der bisher zwischen 550 nm und 950 nm genutzten Strahlung, kann der
Spektralbereich um 1300 nm fiir OCT mit geringer Auflésung ausgekoppelt werden.

Der Mukustransport in der Luftrohre wurde nur in B-Scans visualisiert. Damit konnte
nur die Bewegungskomponente des Mukus entlang der Scanrichtung quantifiziert
werden. Basierend auf ex vivo Experimenten gibt es Indizien dafiir, dass der Mukus
aus den submukosen Driisen lateral strangformig freigesetzt wird, was mit der Ent-
faltung der Mucine zusammenhéngt [20]. In vivo konnte dies bisher nicht verifiziert
werden. Auch konnte in der Studie an Gewebe von Schweinen ein Unterschied bei
CF-Tieren beziiglich der Ausbreitung und Form des Mukus beobachtet werden. Es ist
daher nicht ausgeschlossen, dass Transportstorungen auch mit der Form des Mukus
und dessen Verteilung in der Trachea ausgehend von den Driisen zusammenhéingen.
Um diese Frage in vivo zu verifizieren, wére eine hoch aufgeloste dreidimensionale
Darstellung des Mukustransports notig. Dies macht eine Erhéhung der Bildgebungs-
geschwindigkeit um mindestens eine halbe Groenordnung notwendig. Zurzeit werden
solch hohe Geschwindigkeiten ausschlieflich durch OCT-Systeme, die mit einer durch-
stimmbaren Lichtquelle wie etwa einem Fourier-Domain-Mode-Locked (FDML) [134],
oder ein VESCL-Laser [134] in einem Wellenldngenbereich von 1060 nm, 1300 nm
und 1550 nm arbeiten, erreicht. Mit dem bisher erreichten Durchstimmbereich von
143 nm bei einer Zentralwellenldnge von 1060 nm konnte nur eine axiale Auflésung
von 6 pm erreicht. Diese wiire nicht hoch genug, um die kleinen Anderungen in der
ASL zu quantifizieren. Eine Moglichkeit, die Lichtquellen zu nutzen, wire durch
Frequenzverdoppelung die Auflésung zu erhéhen. Im Falle der FDML-Quelle mit
einer Zentralwellenlinge von 1060 nm wiirde dies zu einer axialen Auflésung von ca.
2,75 pm fithren. Allerdings wére dies immer noch um den Faktor zwei schlechter als
die jetzt erreichte Auflosung. Zudem ist der ganze Prozess relativ ineffizient und mit
einem hohen technischen Aufwand verbunden. Naheliegender wére es, eine schnellere
Linienkamera fiir das Spektrometer zu verwenden. Seid kurzem ist eine Linienkamera
verfiigbar, welche prinzipiell fiir SD-OCT geeignet ist und 600 kHz Bildwiederholrate
bei einer Auflésung des Spektrums mit 2048 Pixeln bietet (xposure camera, AIT
Austrian Institute of Technology, Wien, Osterreich). Mit dieser wiire es z. B. moglich,
bis zu 15 Volumen pro Sekunde mit 512 px x 64 px aufzuzeichnen. Damit konnte die
dreidimensionale Bewegung des Mukus dargestellt werden.

In dieser Arbeit erfolgte die Ermittlung der ASL-Dicke per Hand, da die Messpunkte
sich durch die Bewegung der Trachea von B-Scan zu B-Scan verschoben haben.
Eine zuverléssige, automatisierte Auswertung wére nur moglich, wenn die gesamte
Zeitserie nahezu vollstédndig registriert vorliegen wiirde, da dann die Messpunkte nur
einmalig definiert werden miissten. Die Aufnahme von asymmetrischen Volumina

mit nur 10 Pixeln in eine Scanrichtung wiirde die dreidimensionale Registrierung
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von B-Scans, fiir einen vollen Bewegungsausgleich, erméglichen. Durch Mittelung
der B-Scans kann zudem die Bildqualitdt verbessert und Speckle verringert werden.
Beides wiirde daher den Weg fiir eine zuverldssige automatisierte Auswertung der
Datenmengen ebnen.

Nach der erfolgreichen, qualitativen Analyse von Mukustransport in einer Studie
mit 20 Tieren soll die Wirkung von HCO3™ auf den Mukustansport in 3-ENaC
iiberexprimierten Mausen getestet werden. HCOj3™ ist notwendig zur Entfaltung der
Mucine und kénnte die Eigenschaft des hochviskosen klebrigen Schleims bei CF
positiv beeinflussen.

mOCT kann prinzipiell bei allen Lungenerkrankungen, die Mukustransportstérungen
bewirken, zur Untersuchung von Krankheitsmechanismen und zur Therapieoptimie-
rung eingesetzt werden. Insbesondere die Visualisierung und Quantifizierung von
Mukus konnte aufgrund fehlender Bildgebungsmoglichkeiten bisher in vivo nicht

umfassend untersucht werden.

6.2 emOCT

Die emOCT ermoglicht eine Visualisierung von zelluldren Strukturen der Nasen-
schleimhaut. Die Bildgebung hat aufgrund der Moglichkeit, Mukustransport zu
quantifizieren, grofles diagnostisches Potenzial fiir die direkte Therapiekontrolle bei
Patienten mit CF. Da die emOCT auch dynamische Vorgénge auf zelluldrer Ebene
visualisieren kann, hat sie auch das Potenzial, aufwendige und unangenehme Dia-
gnoseverfahren wie die Biirstenhistologie, welche zur Diagnose der priméren ziliaren
Dyskinesie bei Kindern eingesetzt wird, zu ersetzen. Diese Bildgebung hat fiir eine
Reihe von Lungenerkrankungen grofles diagnostisches Potenzial. Bisher konnten nur
exemplarische Messungen an gesunden Probanden durchgefiithrt werden. Zur Klérung,
welchen Mehrwert die hohe Auflésung fiir die Forschung und klinische Diagnostik
bringt, sind letztendlich klinischen Studien mit Patienten notwendig. Hierfiir ist
es notig, eine kliniktaugliche Version zu entwickeln, welche erhéhte Anforderungen
beziiglich Sicherheit und Funktionalitit erfiillt und einen Einsatz im Rahmen einer
,Priifer initiierten klinischen Studie* (IIT, investigator initiated trial) erlaubt.

Mit der bisher eingesetzten 0°-Optik sind einige wenige Strukturen wie z. B. die
Zilien nur schwer zu visualisieren, da diese primér seitlich auf der am besten zu
erreichenden Concha nasalis inferior zu finden sind. Fiir bestimmte Einsatzorte wére
daher eine 90°-Optik eine sinnvolle Erginzung. Leider war eine Quantifizierung des
Zilienschlages wegen der Patientenbewegungen nicht moglich. Die Implementierung
einer schnellen volumetrischen Bildgebung, welche eine Registrierung in alle drei
Raumrichtungen erméglichen wiirde, und einer Vorrichtung zur Immobilisierung des
Endoskops am Eingang der Nase, konnten Bewegungsartefakte soweit reduzieren,
dass eine Quantifizierung von Zilienschlag moglich werden kdnnte.
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Kapitel 7

Zusammenfassung

Viele Lungenerkrankungen wie die zystische Fibrose (CF), Asthma oder COPD gehen
einher mit der Verdnderung des Mukus. Oftmals fithren diese Verdnderungen zu einer
Hemmung der Reinigung der Atemwege. Die genauen Mechanismen sind in viele
Fallen noch nicht bekannt. Daher ist die Rolle des Mukus in Lungenerkrankungen seit
Jahren ein aktives Forschungsfeld. An vielen Stellen kénnte die Effektivitdt klinischer
Forschung auf diesem Gebiet gesteigert werden, wenn es moglich wére, den Mukus
und dessen Reaktion auf therapeutische Interventionen direkt und nicht iiber exogene
Faktoren, wie zum Beispiel Uberlebenszeit in Tierversuchen oder die Verbesserung
der Lungenfunktion, studieren zu kénnen.

Dazu wurde in dieser Arbeite eine Technologie entwickelt welche die Untersuchung
des Mukustransportes sowohl an Kleintieren wie Mausen als auch in den oberen
Atemwegen des Menschen erméglicht. Wesentliche Voraussetzungen dafiir sind so-
wohl eine hohe rdumliche Auflésung, um dynamische Verdnderungen auf zellularer
Ebene visualisieren zu koénnen, als auch eine hohe Aufnahmegeschwindigkeit, um

unempfindlich gegeniiber Bewegungen zu sein.

In dem ersten Teil der Arbeit wurde daher ein Mikroskopie-System fiir die intravitale
Bildgebung von Mukustransport in Mausen entwickelt. Dazu wurde die optische
Kohéarenztomografie zur mikroskopischen optischen Kohérenztomografie (mOCT)
weiterentwickelt. Durch die Verwendung einer schnellen Linienkamera fiir das Spek-
trometer konnte eine A-Scanrate von 127 kHz (130 MHz Pixelrate) erreicht werden,
womit bis zu 160 B-Scans pro Sekunde dargestellt werden konnten. Durch Steigerung
der rdumlichen Auflésung um das Zehnfache, sowohl axial als auch lateral, war es
moglich, mikroskopische Strukturen darzustellen. Dabei wurde eine axiale Auflésung
von 1,3 pm in Luft bzw. 1 pm im Gewebe erreicht. Die laterale Auflésung konnte
iiber die Wahl des Objektivs variiert und damit an die Messaufgaben und an das
zu untersuchende Objekt angepasst werden. Mit den in dieser Arbeit verwendeten
Objektiven wurden Auflésungen im Bereich von 1,75 pm bis hin zu 0,36 pm erreicht.
Die Untersuchung von enukleiertem Trachealgewebe hat gezeigt, dass relevante
zelluldre Strukturen wie z. B. Zilien, Epithelzellen und Mukus durch die mOCT
mit mikroskopischer Auflésung visualisiert werden kénnen. Die Moglichkeit mittels
mOCT verschiedene Transportmechanismen des Mukustransportes zu visualisieren
und quantifizieren wurde in einem Experiment an gesunden, spontan-atmenden
Ma&usen demonstriert. Dazu wurde mit Partikeln versetzte Kochsalzlosung nasal
appliziert und sowohl die Aspirationsphase als auch die Exhalationsphase mittels
mOCT untersucht. Dabei konnte nicht nur der gut untersuchte ziliare Transport,
sondern auch ein in Méusen in der Literatur bisher kaum beschriebener hundertfach
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schnellerer Transportmechanismus verursacht durch eine hustenidhnliche reflexartige
Luftstromung gezeigt werden. In einer Tierstudie an 8-ENaC iiberexprimierten Méau-
sen, welche als Modell fiir die zystische Fibrose dienen, wurde der Effekt von der
Hydratisierung des Mukus durch isotone und hypertone Kochsalzlésungen, welche
in der CF Therapie als Therapeutika eingesetzt werden, untersucht. Zum Vergleich
wurde die Reaktion gesunder Tiere auf die Kochsalzlésungen studiert. Wahrend in
den gesunden Tieren kein Mukus freigesetzt wurde, erfolgte eine massive Mobilisation
von Mukus in den 3-ENaC iiberexprimierten M&usen. Auch konnten Anhaltspunkte
gefunden werden, dass hypertonische Kochsalzlésung zu einem besseren Transport
von Mukus fiithrt. Die mOCT hat somit das Potenzial, ein direktes Feedback in der
Entwicklung von Medikamenten im Bereich der zystisches Fibrose zu liefern.

Im zweiten Teil der Arbeit wurde die mikroskopischen OCT zu einer endoskopischen
Version fiir die Untersuchung von Mukustransport am Menschen weiterentwickelt.
Fir die Bildgebung an der Concha nasalis wurde daher eine endoskopische Version
der mOCT entwickelt. Das 4,5 cm lange, auf GRIN Linsen basierende Endoskop
mit einem Durchmesser von 2,5 mm bietet eine isotrope rdumliche Auflésung von
1,5 pm. Dabei wurden sphérische und chromatische Aberrationen eingesetzt, um die
Fokustiefe signifikant zu erweitern. Dadurch war es moglich, zelluldare Strukturen
iiber einen Tiefenmessbereich von mehr als 100 pm darzustellen. In ersten Messungen
an Probanden mit einer Bildrate von 80 Hz konnten B-Scans der Concha nasalis
gezeigt werden, auf denen die Zilialbewegungen, zelluldre Strukturen des Epithels,
GefaBle und Blutzellen sichtbar waren. Die Transportgeschwindigkeit von Mukus
wurde erfolgreich zu 0,165 mm/s bestimmt. Die endomikroskopische OCT hat das
Potenzial, zur Diagnostik von Lungenerkrankungen, welche sich bereits in der Nasen-
schleimhaut manifestieren wie z. B. die zystische Fibrose, Asthma oder die primére

ziliare Dyskinesie, eingesetzt zu werden.
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Anhang A

Anhang

A.1 Visualisierungen

A.1.1 Visualisierung zu Abschnitt 4.1.1.2

Visualisierung zu Abbildung 4.3

Abbildung A.1: Messungen von Zilienbewegung an einer offenen und geschlossenen
Trachea. a) Zeitserie tiber 200 B-Scans an der offenen Trachea von
der Seite des Epithels gemessen. b) Farbcodierte Darstellung der
dominierenden Frequenz. c¢) Zeitserie tiber 200 B-Scans von Zili-
enbewegung durch die Wand einer geschlossenen Trachea, deren
Inneres mit Fliissigkeit gefiillt war. d) Farbcodierte Darstellung der
dominierenden Frequenz.
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Visualisierung zu Abbildung 4.4

Abbildung A.2: Zeitserie iiber 100 Bildern vom Ubergang zwischen Fliissigkeit und
Luftblase (a) mit zugehoriger Frequenzanalyse (b). Die Messung
erfolgte durch die Trachealwand in das teilweise mit Luft gefiillte
Lumen.

Visualisierung zu Abbildung 4.6
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(b)

Abbildung A.3: Messung der Zilienschlagfrequenz in der lebenden Maus nach Blo-
ckade der Atmung. Gemittelte Zeitserie iiber 100 B-Scans von Zili-
enbewegung durch die Wand einer intakten Trachea. a) Die Speckle-
struktur ist an den Orten der Zilienbiischel nicht mehr erkennbar. b)
Farbcodierte Darstellung der dominierenden Frequenzen.
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A.1 Visualisierungen

A.1.2 Visualisierung zu Abschnitt 4.1.1.2

Visualisierung zu Abbildung 4.8

500 ym

Abbildung A.4: Repréisentative Zeitserie von B-Scans, die den charakteristischen Mu-
kustransport anhand je eines der untersuchten WT-Tiere nach Gabe

von isotoner Kochsalzlosung (a) bzw. hypertoner Kochsalzlosung (b)
zeigt.

Visualisierung zu Abbildung 4.9

0.000 sec - o

Abbildung A.5: Reprisentative Zeitserie von B-Scans, die den charakteristischen
Mukustransport anhand je eines der untersuchten 8-ENaC-Tiere

nach Gabe von isotoner Kochsalzlésung (a) bzw. hypertoner Koch-
salzlosung (b) zeigt.
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Visualisierung zu Abbildung 4.10

Abbildung A.6: OCT-Aufnahme nach der Gabe von isotoner Kochsalzlosung zeigt
eine Blockade iiber den vollen Querschnitt der Trachea durch Mukus.

A.1.3 Visualisierung zu Abschnitt 4.1.1.2

Visualisierung zu Abbildung 4.16

Abbildung A.7: Ex vivo Messung an Gewebe der Concha nasalis media. Volumen-
aufnahmen des Zilien tragenden Epithels mit einer Geschwindigkeit
von zwei Volumen pro Sekunde.
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A.1 Visualisierungen

Visualisierung zu Abbildung 4.18

Abbildung A.8: In vivo emOCT Messung in der Nase eines Probanden. Dynamische
Vorgéinge auf zelluldrer Ebene wie z. B. der Fluss einzelner Blutzellen
ist deutlich zu erkennen.

Visualisierung zu Abbildung 4.19
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Abbildung A.9: Quantifizierung des Schleimtransports in der menschlichen Nase
in vivo. a) Eine Zeitserie zeigt die Bewegung des Mukus tiber dem
Epithel. b) Extrahierte Signale aus der Zeitserie entlang der x-Achse
in der Tiefe des Mukus. ¢) Orts-Zeit-Darstellung fir eine Schicht
im Gewebe. d) Auswertung von Bewegung markanter Strukturen.
Aus diesen Daten wurde die laterale Bewegung in beiden Schichten
berechnet.
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A.2 FEinzelauswertung CF-Studie

A.2 Einzelauswertung CF-Studie

FEine quantitative Auswertung der Messdaten erfolgte durch die Bestimmung der
Verdnderung der ASL, die in jedem 60. B-Scan der Zeitserie durchgefiihrt wurde. Da
die ASL nicht direkt bestimmt werden konnte, wurde der Abstand zwischen der stark
streuenden Lamina propria und der stark reflektierenden Luft-Fliissigkeits-Grenze mit
der OpenSource Software Fiji gemessen. Die Messwerte sind als Mittelwert angegeben
mit dem Standardfehler des Mittelwertes (SEM). Statistische Vergleiche zwischen
zwei Gruppen wurden mit dem einseitigen Mann-Whitney U-Test durchgefiihrt, um
die Uberlegenheit der Behandlung gegeniiber der Kontrolle zu ermitteln (0,9 %ige
NaCl-Losung). Dabei wurde ein p < 0,05 als statistisch signifikant angesehen.

Im Folgenden ist die Zusammenfassung der Auswertung fiir jedes einzelne Tier
tabellarisch dargestellt.
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A.2 FEinzelauswertung CF-Studie

B-ENaC Mause mit Applikation von 0,9% NaCl

Experiment
Datum Obektiv Vorher Wéhrend Nachher
09.11.2015 0,16 NA Ja Ja Ja
Challange Nasale Applikation von 30 pl 0,9% NaCl
Maus (#M7872)
Kennzeichnung Sexicon Geb. Stamm Art
7872/5_+/tg m 15.09.2015 C57BL/6 B3-ENaC
Batch Lieferant Aktenzeichen
30548/1 IBF 1 (106-9/14) Pieper
Ergebnis

Verwendete Konstanzen bei der Auswertung

Pixelabstand Brechungsindex
Te-7 pm 1,33
Epithelhche (pm)
N Mittelwert (SE) | Min. | Max.
Div. Punkte 20 25,2 (0,7) 18,7 31,8

ASL + Epithel vor Stimulation (pm)

N Mittelwert (SE) | Min. | Max. | Koeffizient(SE)
Punkt 0 60 263 | (0,2) | 224 | 294
Punkt 1 60 274 | (02) | 246 | 323
Punkt 2 60 26,7 | (0,2) | 246 | 31,0 i )
Punkt 3 60 286 | (0,2) | 253 | 31,6
Alle Punkte 240 27,3 o 24.3 31,1 o o

ASL Anderung nach Stimulation (pm)

N Mittelwert (SE) | Min. | Max. Koeffizient(SE)
Punkt 0 61 206 | (3,2) 32 | 116,0
Punkt 1 61 69,6 | (3,1) 8,6 | 1271
7,9¢2 | (4,4¢-3)
Punkt 2 61 956 | (2,3) | 43,0 | 138,0
Punkt 3 61 1026 | (29 | 92 | 1539
Alle Punkte 244 74,4 [ 16,0 133,7 o o)
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Experiment
Datum Obektiv Vorher Wiéhrend Nachher
12.11.2015 0,16 NA Ja Ja Ja
Challange Nasale Applikation von 30 pl 0,9% NaCl
Maus (#M7889)
Kennzeichnung Sexicon Geb. Stamm Art
7889/2_+/tg m 21.09.2015 C57BL/6 B3-ENaC
Batch Lieferant Aktenzeichen
30541/1 IBF 1 (106-9/14)_ Pieper
Ergebnis
Verwendete Konstanzen bei der Auswertung
Pixelabstand Brechungsindex
Te-7 nm 1,33
Epithelhche (pm)
N Mittelwert (SE) | Min. | Max.
Div. Punkte 20 24,8 (0,6) 19,1 29,1
Mukusdicke vor Stimulation (pm)
N Mittelwert (SE) | Min. | Max. | Koeffizient(SE)
Punkt 0 5 25,4 (0,8) 22,8 27,4
Punkt 1 5 25,7 (0,8) 23,2 27,4
Punkt 2 5 27,8 (0,7) 26,1 30,0 ) )
Punkt 3 5 25,1 0,9 | 22,6 | 28,21
Alle Punkte 20 26,0 o 22,8 30,0 o) [
Mukusdicke nach Stimulation (pum)
N Mittelwert (SE) | Min. | Max. Koeffizient(SE)
Punkt 0 61 64,0 (6,2) 16,5 | 258,6
Punkt 1 61 71,6 (7,3) 17,5 | 267,6
9,0e-2 | (8,1e-3)
Punkt 2 61 83,9 (8,1) 18,2 | 251,8
Punkt 3 61 101,2 (9,0) 17,6 | 238,3
Alle Punkte 244 80,4 o 16,5 | 267,6 o o




A.2 FEinzelauswertung CF-Studie

Experiment
Datum Obektiv Vorher Wéhrend Nachher
12.11.2015 0,16 NA Ja Ja Ja
Challange Nasale Applikation von 30 pl 0,9% NaCl

Maus (#M7890)

Kennzeichnung Sexicon Geb. Stamm Art
7890 m 21.09.2015 C57BL/6 B3-ENaC
Batch Lieferant Aktenzeichen
30541/2 IBF 1 (106-9/14)_ Pieper
Ergebnis

Verwendete Konstanzen bei der Auswertung

Pixelabstand Brechungsindex
Te-7 nm 1,33
Epithelhohe
N Mittelwert (SE) | Min. | Max.
Div. Punkte 20 27,9 (0,7 20,0 36,6

Mukusdicke vor Stimulation (pm)

N Mittelwert (SE) | Min. | Max. | Koeffizient(SE)
Punkt 0 5 294 | (0,4) 284 | 30,5
Punkt 1 5 28,0 | (0,3) 274 | 28,9
Punkt 2 5 274 | (0,3) 26,3 | 28,0 ) )
Punkt 3 5 288 | (0,5) 275 | 30,0
Alle Punkte 20 28,4 o 26,3 30,5 o o)

Mukusdicke nach Stimulation (pm)

N Mittelwert (SE) | Min. | Max. Koeffizient(SE)
Punkt 0 61 62,6 | (4,7) 17,6 | 179,7
Punkt 1 61 650 | (5,1) 20,0 | 207,5
58¢-2 | (4,9¢-3)
Punkt 2 61 730 | (6,1) 16,3 | 205,6
Punkt 3 61 99,9 | (5,5) 18,3 | 175,7
Alle Punkte 244 47,2 o 16,3 | 297,56 o o
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Experiment
Datum Obektiv Vorher Wiéhrend Nachher
26.11.2015 0,16 NA Ja Ja Ja
Challange Nasale Applikation von 30 pl 0,9% NaCl
Maus (#ID31057)
Kennzeichnung Sexicon Geb. Stamm Art
LR f 07.10.2015 C57BL/6 B3-ENaC
Batch Lieferant Aktenzeichen
31057 IBF 1 (106-9/14)_ Pieper
Ergebnis
Verwendete Konstanzen bei der Auswertung
Pixelabstand Brechungsindex
Te-7 nm 1,33
Epithelhohe
N Mittelwert (SE) | Min. | Max.
Div. Punkte 20 20,1 (0,3) 16,6 21,7
Mukusdicke vor Stimulation (pm)
N Mittelwert (SE) | Min. | Max. | Koeffizient(SE)
Punkt 0 5 25,4 (0,3) 24,6 26,0
Punkt 1 5 24,7 (0,6) 23,9 26,7
Punkt 2 5 25,3 (0,5) 23,9 26,7 ) )
Punkt 3 5 26,7 (0,5) 23,9 28,8
Alle Punkte -20 25,5 o 23,9 28,8 o) [
Mukusdicke nach Stimulation (pum)
N Mittelwert (SE) | Min. | Max. Koeffizient(SE)
Punkt 0 48 37,4 (5,9) 19,0 | 212,0
Punkt 1 48 79,3 (10,9) 14,0 | 229,5
1,3e-1 | (9,3e-3)
Punkt 2 48 93,9 (10,8) 13,3 | 232,6
Punkt 3 48 109,0 (11,4) 14,0 274,4
Alle Punkte 192 79,9 o 13,3 | 2744 o o




A.2 FEinzelauswertung CF-Studie

Experiment
Datum Obektiv Vorher Wéhrend Nachher
01.12.2015 0,16 NA Ja Ja Ja
Challange Nasale Applikation von 30 pl 0,9% NaCl

Maus (#ID31056)

Kennzeichnung Sexicon Geb. Stamm Art
f 07.10.2015 C57BL/6 B3-ENaC
Batch Lieferant Aktenzeichen
31056 IBF 1 (106-9/14)_ Pieper
Ergebnis

Verwendete Konstanzen bei der Auswertung

Pixelabstand Brechungsindex
Te-7 nm 1,33
Epithelhohe
N Mittelwert (SE) | Min. | Max.
Div. Punkte 20 27,1 (0,6) 27,1 30,9

Mukusdicke vor Stimulation (pm)

N Mittelwert (SE) | Min. | Max. | Koeffizient(SE)
Punkt 0 4 32,3 | (1,0) 30,5 | 342
Punkt 1 4 28,5 (0,4) 274 | 294
Punkt 2 4 298 | (0,3) 28,9 | 30,5 ) )
Punkt 3 4 30,7 (0,9) 29,9 32,6
Alle Punkte 16 30,3 o 27,4 34,2 o o

Mukusdicke nach Stimulation (pm)

N Mittelwert (SE) | Min. | Max. Koeffizient(SE)
Punkt 0 61 88,7 | (8,1) 19,7 | 2604
Punkt 1 61 82,5 (7,4) 18,2 | 249,1
34e-2 | (6,7e-3)
Punkt 2 61 838 | (8,7 18,9 | 327,7
Punkt 3 61 96,2 | (7,6) 20,5 | 240,0
Alle Punkte 244 87,8 0 18,2 | 327,7 o o
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A.2 FEinzelauswertung CF-Studie

B-ENaC Mause mit Applikation von 7% NaCl

Experiment
Datum Obektiv Vorher Wahrend Nachher
03.09.2015 0,5 NA Ja Ja Ja
Challange Nasale Applikation von 30 pl 7% NaCl
Maus (#M497)*
Kennzeichnung Sexicon Geb. Stamm Art
7497 C57BL/6 B3-ENaC
Batch Lieferant Aktenzeichen
IBF 1 (106-9/14)_ Pieper
Ergebnis
Verwendete Konstanzen bei der Auswertung
Pixelabstand Brechungsindex
Te-7 nm 1,33
Epithelhohe
| N | Mittelwert (SE) | Min. | Max. | |

Keine Werte vorhanden

Mukusdicke vor Stimulation (pm)

N Mittelwert (SE) | Min. | Max. | Koeflizient(SE)
Punkt 0 5 201 | (0,6) 29,5 | 30,9
Punkt 1 5 291 | (0,7) 28,8 | 30,9
Punkt 2 5 29,0 | (0,6) 28,8 | 31,2 ) )
Punkt 3 5 26,7 (0,6) 26,7 28,8
Alle Punkte 20 28,5 o 26,7 31,2 o o)

Mukusdicke nach Stimulation (pm)

N Mittelwert (SE) | Min. | Max. Koeffizient(SE)
Punkt 0 61 630 | (2.2) 39,1 | 59,0
Punkt 1 61 507 | (2,5) 295 | 57,2
3,6e-3 | (4,0e-4)
Punkt 2 61 752 | (43) 344 | 653
Punkt 3 61 695 | (3.3) 38,3 | 64,3
Alle Punkte 244 66,9 o 295 | 65,3 o o

*Diese Maus wurde als Einzige mit einer hoheren Vergrofierung aufgenommen.
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Experiment
Datum Obektiv Vorher Wiéhrend Nachher
13.11.2015 0,16 NA Ja Ja Ja
Challange Nasale Applikation von 30 pl 7% NaCl
Maus (#M7914)
Kennzeichnung Sexicon Geb. Stamm Art
7914/1 _+/tg f 25.09.2015 C57BL/6 B8-ENaC
Batch Lieferant Aktenzeichen
30542/1 IBF 1 (106-9/14)_ Pieper
Ergebnis
Verwendete Konstanzen bei der Auswertung
Pixelabstand Brechungsindex
Te-7 pm 1,33
Epithelhohe
N | Mittelwert (SE) | Min. | Max. | |
Keine Werte vorhanden
Mukusdicke vor Stimulation (pm)
N Mittelwert (SE) | Min. | Max. | Koeffizient(SE)
Punkt 0 60 24,1 (0,2) 21,8 | 26,7
Punkt 1 60 26,3 (0,2) 23,9 29,5
Punkt 2 60 25,1 (0,2) 21,8 30,2 - -
Punkt 3 60 27,0 (0,2) 23,2 30,2
Alle Punkte 240 25,6 o 21,8 30,2 o o
Mukusdicke nach Stimulation (pm)
N Mittelwert (SE) | Min. | Max. Koeffizient(SE)
Punkt 0 61 99,8 (4,8) 32,7 | 185,3
Punkt 1 61 105,8 (5,4) 41,1 | 2474
5,0e-2 | (5,0e-3)
Punkt 2 61 136,2 (4,9) 55,9 | 276,8
Punkt 3 61 159,7 (5,1) 105,3 | 3084
Alle Punkte 244 1254 o 32,7 | 308,4 o o




A.2 FEinzelauswertung CF-Studie

Experiment
Datum Obektiv Vorher Wéhrend Nachher
25.11.2015 0,16 NA Ja Ja Ja
Challange Nasale Applikation von 30 pl 7% NaCl
Maus (#1D31061)
Kennzeichnung Sexicon Geb. Stamm Art
RR m 07.10.2015 C57BL/6 B3-ENaC
Batch Lieferant Aktenzeichen
31061 IBF 1 (106-9/14)_ Pieper
Ergebnis
Verwendete Konstanzen bei der Auswertung
Pixelabstand Brechungsindex
Te-7 nm 1,33
Epithelhohe
| N | Mittelwert (SE) | Min. | Max. | |

Keine Werte vorhanden

Mukusdicke vor Stimulation (pm)

N Mittelwert (SE) | Min. | Max. | Koeffizient(SE)
Punkt 0 60 26,6 (0,2) 23,2 30,2
Punkt 1 60 258 | (0,1) | 225 | 274
Punkt 2 60 243 | (01) | 21,1 | 274 i i
Punkt 3 60 238 | (0,2) | 22,3 | 26,7
Alle Punkte 240 25,1 o 21,1 30,2 o o

Mukusdicke nach Stimulation (pm)

N Mittelwert (SE) | Min. | Max. Koeffizient(SE)
Punkt 0 61 120,1 | (7,9) | 17,6 | 2218
Punkt 1 61 126,0 (6,9) 18,5 | 220,1
4,2¢-2 | (4,9¢-3)
Punkt 2 61 1270 | (6,6) | 204 | 2274
Punkt 3 61 13908 | (7.1) | 22,5 | 2786
Alle Punkte 244 107,7 o 17,6 | 278,6 o o
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Experiment
Datum Obektiv Vorher Waéhrend Nachher
02.12.2015 0,16 NA Ja Ja Ja
Challange Nasale Applikation von 30 pl 7% NaCl
Maus (#1D31054)
Kennzeichnung Sexicon Geb. Stamm Art
R f 07.10.2015 C57BL/6 B3-ENaC
Batch Lieferant Aktenzeichen
31054 IBF 1 (106-9/14)_ Pieper
Ergebnis
Verwendete Konstanzen bei der Auswertung
Pixelabstand Brechungsindex
Te-7 pm 1,33
Epithelhohe
N | Mittelwert (SE) | Min. | Max. |
Keine Werte vorhanden
Mukusdicke vor Stimulation (pm)
N Mittelwert (SE) | Min. | Max. | Koeffizient(SE)
Punkt 0 8 26,4 (0,5) 23,9 28,1
Punkt 1 8 28,4 (0,7) 25,3 31,6
Punkt 2 8 27,0 (0,6) 24,6 29,5 i i
Punkt 3 8 29,1 (0,6) 27,4 31,6
Alle Punkte 32 27,7 o 23,9 31,6 ) [
Mukusdicke nach Stimulation (pm)
N Mittelwert (SE) | Min. | Max. | Koeffizient(SE)
Punkt 0 61 103,5 (5,3) 27,9 | 240,0
Punkt 1 61 124,5 (5,5) 33,7 | 295,5
Punkt 2 61 1248 | (7,2) | 239 | 2793 392 | 5,63
Punkt 3 61 137,6 (5,9) 24,6 | 240,3
Alle Punkte 244 102,1 o 24,6 | 295,5 o o




A.2 FEinzelauswertung CF-Studie

Experiment
Datum Obektiv Vorher Waéhrend Nachher
20.01.2016 0,16 NA Ja Ja Ja
Challange Nasale Applikation von 30 pl 7% NaCl
Maus (#1D33593)

Kennzeichnung Sexicon Geb. Stamm Art
LRR f 03.12.2015 C57BL/6 B3-ENaC
Batch Lieferant Aktenzeichen
33593 IBF 1 (106-9/14)_ Pieper

Ergebnis
Verwendete Konstanzen bei der Auswertung
Pixelabstand Brechungsindex
Te-7 pm 1,33
Epithelhohe
| N | Mittelwert (SE) | Min. | Max. | |

Keine Werte vorhanden

Mukusdicke vor Stimulation (pm)

N Mittelwert (SE) | Min. | Max. | Koeffizient(SE)
Punkt 0 5 264 | (0,2) | 260 | 27,0
Punkt 1 5 27,0 | (0,9) | 246 | 284
Punkt 2 5 249 | (0,6) | 230 | 26,3 ) )
Punkt 3 5 26,7 | (0,4) | 255 | 27,5
Alle Punkte 20 26,2 o 23,0 28,4 o o

Mukusdicke nach Stimulation (um)

N Mittelwert (SE) | Min. | Max. | Koeffizient(SE)
Punkt 0 61 83,7 | (35 | 31,7 | 1945
Punkt 1 61 839 | (4,1) | 235 | 204,0
54e-2 | 3,3e-3
Punkt 2 61 112,5 (4,8) 28,1 234,8
Punkt 3 61 146,4 (5,2) 27,4 292,0
Alle Punkte 244 100,5 o 23,5 194,5 o o
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A.2 FEinzelauswertung CF-Studie

WT-Mause mit Applikation von 0,9 % NaCl

Experiment
Datum Obektiv Vorher Wéhrend Nachher
09.11.2015 0,16 NA Ja Ja Ja
Challange Nasale Applikation von 30 pl 0,9% NaCl

Maus (#M7873)

Kennzeichnung Sexicon Geb. Stamm Art
7873/6_+/+ m 15.09.2015 C57BL/6 WT
Batch Lieferant Aktenzeichen
30538/2 IBF 1 (106-9/14)_Pieper
Ergebnis
Verwendete Konstanzen bei der Auswertung
Pixelabstand Brechungsindex
Te-7 nm 1,33
Epithelhohe (pum)
| N | Mittelwert (SE) | Min. | Max. | |

Keine Werte vorhanden

Mukusdicke vor Stimulation (pm)

N Mittelwert (SE) | Min. | Max. | Koeflizient(SE)
Punkt 0 60 20,1 | (0,1) | 168 | 22,5
Punkt 1 60 193 | (02) | 155 | 239
Punkt 2 60 21,6 | (0,1) | 196 | 24,6 i i
Punkt 3 60 216 | (0,2) | 17.6 | 26,7
Alle Punkte 240 20,6 o 15,5 22,5 o o

Mukusdicke nach Stimulation (pm)

N Mittelwert (SE) | Min. | Max. Koeffizient(SE)
Punkt 0 61 271 | (0,6) | 18,9 | 40,7
Punkt 1 61 21,1 | (0,2) | 18,3 | 246
1,502 | (8,2e-4)
Punkt 2 61 241 | (0,1) | 218 | 267
Punkt 3 61 27,1 | (0,2) | 225 | 31,6
Alle Punkte 244 24,98 [ 18,3 31,6 o o
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Experiment
Datum Obektiv Vorher Wiéhrend Nachher
01.12.2015 0,16 NA Ja Ja Ja
Challange Nasale Applikation von 30 pl 0,9% NaCl
Maus (#1D31059)
Kennzeichnung Sexicon Geb. Stamm Art
R f 07.10.2015 C57BL/6 WT
Batch Lieferant Aktenzeichen
31059 IBF 1 (106-9/14)_ Pieper
Ergebnis
Verwendete Konstanzen bei der Auswertung
Pixelabstand Brechungsindex
Te-7 nm 1,33
Epithelhche (pm)
| N | Mittelwert (SE) | Min. | Max. | |
Keine Werte vorhanden
Mukusdicke vor Stimulation (pm)
N Mittelwert (SE) | Min. | Max. | Koeffizient(SE)
Punkt 0 60 34,9 (0,2) 32,3 39,3
Punkt 1 60 27,8 (0,2) 25,3 32,3
Punkt 2 60 19,8 (0,2) 16,1 | 232 i )
Punkt 3 60 25,1 (0,2) 22,5 29,5
Alle Punkte 240 26,9 o 16,1 39,3 o) [
Mukusdicke nach Stimulation (pm)
N Mittelwert (SE) | Min. | Max. | Koeffizient(SE)
Punkt 0 61 35,8 (0,3) 31,6 44,2
Punkt 1 61 25,1 (0,3) 21,8 30,9
4,0e-2 | (8,7e-4)
Punkt 2 61 19,4 (0,2) 16,8 | 32,2
Punkt 3 61 23,2 (0,3) 20,4 29,5
Alle Punkte 244 25,9 [ 16,8 44,2 o) [




A.2 FEinzelauswertung CF-Studie

Experiment
Datum Obektiv Vorher Waéhrend Nachher
03.12.2015 0,16 NA Ja Ja Ja
Challange Nasale Applikation von 30 pl 0,9% NaCl

Maus (#ID31052)

Kennzeichnung Sexicon Geb. Stamm Art
L f 07.10.2015 C57BL/6 WT
Batch Lieferant Aktenzeichen
31052 IBF 1 (106-9/14)_ Pieper
Ergebnis
Verwendete Konstanzen bei der Auswertung
Pixelabstand Brechungsindex
Te-7 pm 1,33
Epithelhohe (pm)
| N | Mittelwert (SE) | Min. | Max. | |

Keine Werte vorhanden

Mukusdicke vor Stimulation (pm)

N Mittelwert (SE) | Min. | Max. | Koeffizient(SE)
Punkt 0 10 199 | (0,3) 19,0 | 21,8
Punkt 1 10 223 | (0,4) | 204 | 239
Punkt 2 10 20,8 | (0,5) 184 | 225 ) )
Punkt 3 10 20,7 | (0,4) 18,9 | 22,5
Alle Punkte 40 20,9 o 19,0 23,9 o o

Mukusdicke nach Stimulation (pm)

N Mittelwert (SE) | Min. | Max. | Koeflizient(SE)
Punkt 0 61 184 | (02 155 | 253
Punkt 1 61 189 | (0,2 15,7 | 232
9,6e-3 | 1,4e-3
Punkt 2 61 17,6 (0,3) 13,8 23,9
Punkt 3 61 20,3 (0,7) 14,2 38,2
Alle Punkte 244 18,8 o 13,8 38,2 o o
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Experiment
Datum Obektiv Vorher Waéhrend Nachher
03.12.2015 0,16 NA Ja Ja Ja
Challange Nasale Applikation von 30 pl 0,9% NaCl
Maus (#1D31053)
Kennzeichnung Sexicon Geb. Stamm Art
LR f 07.10.2015 C57BL/6 WT
Batch Lieferant Aktenzeichen
31053 IBF 1 (106-9/14)_ Pieper
Ergebnis
Verwendete Konstanzen bei der Auswertung
Pixelabstand Brechungsindex
Te-7 pm 1,33
Epithelhche (pm)
| N | Mittelwert (SE) | Min. | Max. | |
Keine Werte vorhanden
Mukusdicke vor Stimulation (pm)
N Mittelwert (SE) | Min. | Max. | Koeffizient(SE)
Punkt 0 4 20,7 (1,4) 18,3 | 24,6
Punkt 1 4 20,2 (0,8) 18,2 | 21,8
Punkt 2 4 22,8 (1,6) 18,9 26,0 - )
Punkt 3 4 23,2 (1,5) 20,4 | 275
Alle Punkte 16 21,7 o 18,2 27,5 o [
Mukusdicke nach Stimulation (pm)
N Mittelwert (SE) | Min. | Max. | Koeflizient(SE)
Punkt 0 61 20,5 (0,2) 16,2 26,7
Punkt 1 61 22,1 (0,2) 19,7 30,9
1,2e-2 | 8,6e-4
Punkt 2 61 26,2 (0,3) 225 | 344
Punkt 3 61 22,3 (0,3) 18,9 30,9
Alle Punkte 244 22,9 o 16,2 34,3 o o




A.2 FEinzelauswertung CF-Studie

Experiment
Datum Obektiv Vorher Wéhrend Nachher
03.03.2016 0,16 NA Ja Ja Ja
Challange Nasale Applikation von 30 pl 0,9% NaCl
Maus (#1D31053)
Kennzeichnung Sexicon Geb. Stamm Art
LR f 07.10.2015 C57BL/6 wWT
Batch Lieferant Aktenzeichen
33591 IBF 1 (106-9/14)_ Pieper
Ergebnis
Verwendete Konstanzen bei der Auswertung
Pixelabstand Brechungsindex
Te-7 pm 1,33
Epithelhohe (pum)
| N | Mittelwert (SE) | Min. | Max. | |

Keine Werte vorhanden

Mukusdicke vor Stimulation (pm)

N Mittelwert (SE) | Min. | Max. | Koeffizient(SE)
Punkt 0 10 35,4 (0,6) 31,6 37,9
Punkt 1 10 230 | (0,6) 20,4 | 26,0
Punkt 2 10 242 | (0,5) 225 | 26,7 ) )
Punkt 3 10 215 | (0,6) 18,3 | 25,3
Alle Punkte 40 26,0 o 18,3 37,9 o o

Mukusdicke nach Stimulation (pm)

N Mittelwert (SE) | Min. | Max. Koeffizient(SE)
Punkt 0 61 147 | (0,2) 11,8 | 19,2
Punkt 1 61 20,7 | (0,4) 148 | 30,3
2,5¢-2 | (1,le-3)
Punkt 2 61 21,7 | (0,2) 16,9 | 26,0
Punkt 3 61 208 | (0,2) 13,3 | 23,9
Alle Punkte 244 19,5 o 11,8 30,3 o o
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A.2 FEinzelauswertung CF-Studie

WT-Mause mit Applikation von 7 % NaCl

Experiment
Datum Obektiv Vorher Wahrend Nachher
13.11.2015 0,16 NA Ja Ja Ja
Challange Nasale Applikation von 30 ul 7% NaCl
Maus (#M7915)
Kennzeichnung Sexicon Geb. Stamm Art
7915/2_+/+ f 25.09.2015 C57BL/6 WT
Batch Lieferant Aktenzeichen
30542/2 IBF 1 (106-9/14)__Pieper
Ergebnis
Verwendete Konstanzen bei der Auswertung
Pixelabstand Brechungsindex
Te-7 nm 1,33
Epithelhohe (pum)
| N | Mittelwert (SE) | Min. | Max. | |

Keine Werte vorhanden

Mukusdicke vor Stimulation (pm)

N Mittelwert (SE) | Min. | Max. | Koeflizient(SE)
Punkt 0 56 215 | (0,2) 18,9 | 24,6
Punkt 1 56 210 | (0,2) 17,6 | 24,6
Punkt 2 56 18,7 | (0,2) 154 | 21,1 ) )
Punkt 3 56 19,9 (0,2) 16,1 | 23,2
Alle Punkte 224 20,3 o 15,4 24.6 o o

Mukusdicke nach Stimulation (pm)

N Mittelwert (SE) | Min. | Max. Koeffizient(SE)
Punkt 0 61 19,1 (0,2) 14,0 22,5
Punkt 1 61 17,8 | (0,1) 154 | 204
1,22 | (9,6e-4)
Punkt 2 61 192 | (0,2) 154 | 23,2
Punkt 3 61 16,0 | (0,2) 11,0 | 21,1
Alle Punkte 244 18,0 o 11,9 23,2 o o
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Experiment
Datum Obektiv Vorher Wiéhrend Nachher
24.11.2015 0,16 NA Ja Ja Ja
Challange Nasale Applikation von 30 pl 7% NaCl
Maus (#1D31062)
Kennzeichnung Sexicon Geb. Stamm Art
- f 07.10.2015 C57BL/6 WT
Batch Lieferant Aktenzeichen
31062 IBF 1 (106-9/14)_ Pieper
Ergebnis
Verwendete Konstanzen bei der Auswertung
Pixelabstand Brechungsindex
Te-7 nm 1,33
Epithelhche (pm)
| N | Mittelwert (SE) | Min. | Max. | |
Keine Werte vorhanden
Mukusdicke vor Stimulation (pm)
N Mittelwert (SE) | Min. | Max. | Koeffizient(SE)
Punkt 0 54 18,7 (0,2) 16,1 21,8
Punkt 1 54 19,5 (0,2) 16,1 | 22,5
Punkt 2 54 19,3 (0,2) 16,8 23,2 ) )
Punkt 3 54 17,9 (0,2) 134 | 21,1
Alle Punkte 216 18,8 o 13,4 23,2 o o
Mukusdicke nach Stimulation (pm)
N Mittelwert (SE) | Min. | Max. | Koeffizient(SE)
Punkt 0 61 18,7 (0,2) 14,8 21,9
Punkt 1 61 18,6 (0,3) 14,8 22,5
6,5e-3 | (9,5e-4)
Punkt 2 61 18,0 (0,2) 14,7 | 232
Punkt 3 61 18,3 (0,3) 13,3 30,2
Alle Punkte 244 18,4 o 13,3 30,2 o o




A.2 FEinzelauswertung CF-Studie

Experiment
Datum Obektiv Vorher Wéhrend Nachher
27.11.2015 0,16 NA Ja Ja Ja
Challange Nasale Applikation von 30 pl 7% NaCl
Maus (#I1D31060)
Kennzeichnung Sexicon Geb. Stamm Art
LLR f 07.10.2015 C57BL/6 wT
Batch Lieferant Aktenzeichen
31060 IBF 1 (106-9/14)_ Pieper
Ergebnis
Verwendete Konstanzen bei der Auswertung
Pixelabstand Brechungsindex
Te-7 nm 1,33
Epithelhohe (pum)
| N | Mittelwert (SE) | Min. | Max. | |

Keine Werte vorhanden

Mukusdicke vor Stimulation (pm)

N Mittelwert (SE) | Min. | Max. | Koeffizient(SE)
Punkt 0 10 20,8 (0,3) 19,0 21,8
Punkt 1 10 22,8 | (0,4) 19,7 | 24,6
Punkt 2 10 24,7 | (0,4) 23,2 | 26,7 ) )
Punkt 3 10 23,0 | (0,6) 204 | 274
Alle Punkte 40 22,8 o 19,0 27,4 o o

Mukusdicke nach Stimulation (pm)

N Mittelwert (SE) | Min. | Max. Koeffizient(SE)
Punkt 0 61 17,9 | (0,2) 154 | 218
Punkt 1 61 183 | (0,6 14,0 | 45,6
3,8¢-2 | (6,2¢-3)
Punkt 2 61 202 | (2,5) 18,3 | 113,3
Punkt 3 61 280 | (3,0) 14,8 | 130,5
Alle Punkte 244 23,4 o 14,0 | 130,5 o o
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Experiment
Datum Obektiv Vorher Wiéhrend Nachher
04.12.2016 0,16 NA Ja Ja Ja
Challange Nasale Applikation von 30 pl 7% NaCl
Maus (#ID31051)
Kennzeichnung Sexicon Geb. Stamm Art
R f 07.10.2015 C57BL/6 WT
Batch Lieferant Aktenzeichen
31051 IBF 1 (106-9/14)_ Pieper
Ergebnis
Verwendete Konstanzen bei der Auswertung
Pixelabstand Brechungsindex
Te-7 nm 1,33
Epithelhche (pm)
| N | Mittelwert (SE) | Min. | Max. | |
Keine Werte vorhanden
Mukusdicke vor Stimulation (pm)
N Mittelwert (SE) | Min. | Max. | Koeffizient(SE)
Punkt 0 10 24,9 (0,4) 22,5 26,7
Punkt 1 10 24,6 (0,5) 21,8 26,9
Punkt 2 10 23,1 (0,5) 21,1 | 26,0 ) )
Punkt 3 10 24,0 (0,4) 22,5 26,7
Alle Punkte 40 24,2 o 21,1 26,9 o o
Mukusdicke nach Stimulation (pm)
N Mittelwert (SE) | Min. | Max. | Koeffizient(SE)
Punkt 0 61 24,5 (0,4) 16,1 30,2
Punkt 1 61 18,5 (0,2) 14,8 24,6
2,2e-2 | (1,2¢-3)
Punkt 2 61 17,9 (0,3) 14,0 27,4
Punkt 3 61 20,8 (0,6) 14,1 | 42,1
Alle Punkte 244 20,4 [ 14,0 42,1 o) [




A.2 FEinzelauswertung CF-Studie

Experiment
Datum Obektiv Vorher Wéhrend Nachher
03.03.2016 0,16 NA Ja Ja Ja
Challange Nasale Applikation von 30 pl 7% NaCl
Maus (#1D33590)
Kennzeichnung Sexicon Geb. Stamm Art
C57BL/6 wWT
Batch Lieferant Aktenzeichen
IBF 1 (106-9/14)_ Pieper
Ergebnis
Verwendete Konstanzen bei der Auswertung
Pixelabstand Brechungsindex
Te-7 nm 1,33
Epithelhohe (pum)
| N | Mittelwert (SE) | Min. | Max. | |

Keine Werte vorhanden

Mukusdicke vor Stimulation (pm)

N Mittelwert (SE) | Min. | Max. | Koeffizient(SE)
Punkt 0 10 19,7 (0,4) 18,2 21,8
Punkt 1 10 188 | (0,3) 17,0 | 21,1
Punkt 2 10 21,0 | (0,3) 19,0 | 21,9 ) )
Punkt 3 10 227 | (0,4) 19,7 | 23,9
Alle Punkte 40 20,5 o 17,0 23,9 o o

Mukusdicke nach Stimulation (pm)

N Mittelwert (SE) | Min. | Max. Koeffizient(SE)
Punkt 0 61 17,8 | (0,4) 141 | 282
Punkt 1 61 20,1 | (1,0) 14,1 | 77,9
1,7¢-2 | (2,2e-3)
Punkt 2 61 22,1 (0,5) 17,6 | 40,1
Punkt 3 61 235 | (0,7) 16,3 | 50,5
Alle Punkte 244 20,9 o 14,1 | 77,9 o o
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