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Kurzfassung

Die vorliegende Arbeit beschreibt ein Verfahren zur kontrastreichen Bildgebung von
zelluldren- und subzellularen Strukturen mittels mikroskopischer Optischer
Kohéarenztomografie (OCT). Die auch als dynamischer OCT-Kontrast bezeichnete Methode
basiert auf der Detektion von Bewegungen zelluldrer- und subzellularer Strukturen und
einer anschlieBenden Auswertung. Im Theorieteil werden die biologischen und
physikalischen Grundlagen als auch die OCT beschrieben. Die physikalischen und
mathematischen Grundlagen der fir den dynamischen OCT-Kontrast wichtigen Schritte
werden in den darauffolgenden Kapitel genauer untersucht. Zuerst werden Ergebnisse
mit einem mikroskopischen OCT-Aufbau bei einer A-Scan Rate von 248 kHz vorgestellt.
Hierbei konnte anhand von Volumen- und B-Scan Aufnahmen von frischen ex vivo
Gewebeproben eine Bildgebung mit dynamischen OCT-Kontrast mittels scannender
Spectral-Domain OCT demonstriert werden. Zur Evaluation der Ergebnisse wurden diese
mit einem Full-Field Time-Domain OCT-Aufbau verglichen. Die Abhadngigkeit der axialen
Auflésung durch Anpassung der Hann-Fensterung bei der Rekonstruktion auf den
dynamischen OCT-Kontrast wurde untersucht. Zudem erfolgt eine Betrachtung des
Kontrast-Rausch-Verhiltnisses in Abhangigkeit zur Aufnahmezeit. Es konnte gezeigt
werden, dass bereits eine Aufnahmezeit von 100 ms ausreichend ist, um zelluldre- und
subzelluldre Strukturen mittels dynamischen OCT-Kontrast zu visualisieren. In Zeitserien
mit dynamischen OCT-Kontrast konnten Immunzellen in der Bewegung beobachtet
werden, die mit herkdmmlicher OCT-Bildgebung nicht hatten visualisiert werden kénnen.
Um die Bildgebungsgeschwindigkeit zu erhéhen, wurde eine Zeilenkamera mit einer
Auslesegeschwindigkeit von 600 kHz fiir den mOCT-Aufbau eingesetzt. Hierflir wurde eine
angepasste  OCT-Software zur Online-Darstellung von B-Scans und eine
Auswertungssoftware geschrieben. Anhand einer technischen Charakterisierung wurde
die Zeilenkamera mit 248 kHz Ausleserate mit der 600 kHz Zeilenkamera verglichen. Die
Vorteile einer schnelleren Bildgebung wurden durch die Darstellung dynamischer
4-dimensionaler Transportvorgange in ex vivo Trachea gezeigt als auch an dynamischen
OCT-Aufnahmen von unfixierten ex vivo Proben. Dynamische OCT erweitert die OCT durch
die bisher nicht erreichte kontrastreiche Darstellung von Zellen und subzelluldren

Strukturen und stellt damit eine wichtige Applikation fiir hochauflosende OCT dar.
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Einleitung | Biologisches Gewebe

1 Einleitung

Optische Koharenztomografie (engl. Optical Coherence Tomography, OCT) ist die
Bezeichnung fir ein bildgebendes Verfahren, welches 1991 von der Arbeitsgruppe um
James G. Fujimoto veroffentlicht wurde [1] und hauptsdchlich Anwendung in der
Ophthalmologie findet. Sie beruht auf einem interferometrischen Messprinzip,
verwendet keine ionisierende Strahlung und erreicht eine Auflésung im
Mikrometerbereich bei einer Eindringtiefe von bis zu mehreren Millimetern in
biologischen Gewebe, wobei typischerweise Tiefenschnittbilder innerhalb weniger

Millisekunden aufgezeichnet werden.

Da in der OCT das nach Einstrahlung zuriickreflektierte Licht gemessen wird, wird sie oft
als optisches Aquivalent zur Sonografie bezeichnet. Aufgrund der Geschwindigkeit des
Lichtes kann nicht die Zeit zwischen Einstrahlung und zurickgestreuten Licht wie in der
Sonografie gemessen werden, sondern es wird eine indirekte Messung Uber die
Interferenzeigenschaften des Lichts vorgenommen. In der OCT basiert der Kontrast auf
zuriickgestreuten Licht und daher auf streuenden Strukturen. Eine Besonderheit der OCT
gegeniber anderen optischen Bildgebungsverfahren ist, dass die axiale Auflésung von der
spektralen Bandbreite der verwendeten Lichtquelle und nicht von der numerischen
Apertur (NA) des verwendeten Objektivs abhadngig ist. Bei der OCT handelt es sich um
koharente Bildgebung. Diese ist gepragt von Speckle-Rauschen, welches als wesentlicher

Nachteil dieses Verfahrens gilt, da der Bildgebungskontrast reduziert wird [2-5].

Bereits 1993 wurden erste OCT-Aufnahmen von menschlicher Retina in vivo veroffentlicht
[6, 7]. Dabei konnten verschiedene Strukturen wie beispielsweise Glaskorper, Retina,
Nervenfaserschicht, Fovea und optischer Sehnerv identifiziert werden. Seitdem hat sie
sich vor allem im Bereich der Ophthalmologie zum Goldstandard bei der Diagnostik der
Retina entwickelt [8]. Dariber hinaus findet die OCT auch in anderen klinischen Bereichen

wie beispielsweise Dermatologie, Kardiologie und Gastroenterologie Anwendung [9-12].

Eines der Ziele der OCT ist eine in vivo Histologie zu ermdglichen, sodass auf eine Biopsie
und anschliefende Fixierung und Einfarbung von Gewebeproben verzichtet werden kann
[13-17]. Hierbei mindert das auftretende Speckle-Rauschen den Kontrast von zelluldren

und subzelluldren Strukturen.



Die OCT unterliegt wie auch andere bildgebende Verfahren einer stdndigen
Weiterentwicklung hinsichtlich Auflésung, Kontrast und Messgeschwindigkeit [18]. Die
mikroskopische OCT (mOCT) ist eine Variante der hochauflésenden OCT, die sich durch
eine besonders hohe axiale als auch laterale Auflésung im Bereich von 1 um? auszeichnet
[19]. Haufiges Anwendungsgebiet hochauflésender OCT ist - wie auch in der
konventionellen OCT - das Auge, aber auch andere Organe werden intensiv untersucht
[20]. Durch die hohe Auflésung im Bereich von 1 um? konnte in unterschiedlichen
Arbeiten gezeigt werden, dass die mOCT in der Lage ist, Zilien auf der Trachea in vivo
aufzulésen, wodurch die Untersuchung verschiedener Ursachen von Erkrankungen

ermoglicht wird [19, 21].

Die dynamische Optische Kohadrenztomographie (engl. dynamic OCT, dOCT) ist eine neue
Methode fiir hochauflésende OCT, die durch die Auswertung von Bewegungen von Zellen
und subzelluldren Strukturen im OCT-Bild von in vivo oder noch frischem ex vivo Gewebe
einen neuen Kontrast erzeugt [22]. Diese in einer franzdsischen Arbeitsgruppe um Claude
Boccara entwickelte Technik hat das Potenzial, die bisherigen Anwendungsmoglichkeiten
von hochauflosender OCT fiir verschiedenste Gebiete, wie Krebsforschung,

Grundlagenforschung an Zellmodellen und auch fir das Auge zu erweitern [23-25].

In dieser Arbeit wird die Implementierung der dOCT erstmals flr scannende
hochauflésende OCT beschrieben und evaluiert. Dafiir werden zuerst theoretische
Grundlagen zu Zellen und Gewebe sowie der Optik dargestellt. AnschlieBend werden die
in dieser Arbeit verwendeten Materialien und Methoden beschrieben. Dabei wird auch
eine in der OCT bisher nicht eingesetzte Zeilenkamera fiir die mOCT mit einer A-Scan-Rate

von bis zu 600 kHz beschrieben.

Anhand von exvivo Gewebeproben werden die Vor- und Nachteile von dOCT
experimentell untersucht. Zur Auswertung der dOCT werden unterschiedliche
Algorithmen evaluiert und diskutiert. AbschlieRend erfolgt eine Diskussion der Ergebnisse
und eine Zusammenfassung sowie Ausblick fir zukiinftige Arbeitspakete und mogliche

neue Anwendungsfelder im Bereich dOCT.
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2 Theorie

2.1 Biologisches Gewebe

2.1.1 Histologie

Histologie ist die Wissenschaft von biologischem Gewebe, welches eine Ansammlung von
Zellen darstellt, die auf kollektive Weise organisiert sind und somit eine gemeinsame
Funktion erfiillen. Als Begriinder der Histologie gilt Xavier Bichat, der die Organpathologie
zur Gewebelehre weiterentwickelte und 21 Gewebearten als grundlegende Einheiten
postulierte [26]. Heutzutage werden nur noch die vier Grundgewebearten Epithel-, Binde-
(einschlieRlich Stitz-), Muskel- und Nervengewebe differenziert, wobei die Grenzen der
Gewebearten in Organen teils flieBend sind [27]. Epithelgewebe bedeckt
Korperoberflachen, kleidet Korperhdhlen aus und bildet Driisen. Muskelgewebe besteht
aus kontraktilen Zellen und ist verantwortlich fiir die Bewegung. Nervengewebe
empfangt, (ibertragt und integriert Informationen von auen und innen. Bindegewebe
unterlegt oder unterstiitzt die anderen drei Grundgewebe sowohl strukturell als auch

funktionell.

Eine der heute noch wichtigsten Techniken der Histologie ist die Anfarbung und
Untersuchung von Gewebeschnitten, um mittels Lichtmikroskop einzelne Zellen, bzw.
Zellgewebe sichtbar zu machen. Die Praparation eines solchen Schnittes erfordert die
Entnahme, Fixierung, Zuschnitt und die Anfarbung von Gewebe und ist damit relativ
aufwendig. Mittels einer Biopsie wird Gewebe aus dem Korper entnommen und kann
durch verschiedene Verfahren wie beispielsweise Kryofixierung, Formaldehyd oder
Alkohol fixiert werden. Um Zellen oder subzelluldre Strukturen besser zu kontrastieren,
werden die Proben in Mikrometer diinne Schnitte aufbereitet und anschliefend
eingefarbt. Dariiber hinaus existieren auch moderne Schnellfarbeverfahren in Verbindung
mit einer Kryofixierung, um den Zeitaufwand bis zur Untersuchung durch einen
Pathologen auf wenige Minuten zu reduzieren. Dies ist besonders im klinischen Alltag
wichtig, um Zeit- und Kostenaufwand wahrend einer Operation, bei der eine schnelle
pathologische Befundung notwendig ist, zu minimieren. Bei der Entnahme einer
Gewebeprobe kann der Korper zuséatzlich je nach GrofRe und Art der Biopsie geschadigt

werden und es ist zudem nicht immer sichergestellt, ob das Gewebe an der richtigen Stelle



entnommen wurde. Bei der Aufbereitung der Probe kdnnen zusatzliche Schnittartefakte
entstehen, die die nachfolgende Analyse erschwert. Auch die Einfarbung, um spezifische
Merkmale innerhalb der Probe zu extrahieren, erfordert Erfahrung in der Anwendung und

kann die Diagnose maligeblich beeinflussen.

Der Bereich der Histopathologie beschaftigt sich mit krankhaften Veranderungen des
Gewebes und ist damit ein wichtiger Bestandteil des klinischen Alltags. Feingewebliche
Untersuchungen helfen dabei, Diagnosen von Tumorerkrankungen zu stellen und die
Tumore zu klassifizieren. Ob es sich um benigne oder maligne Gewebeverdanderungen
handelt, bestimmt die Therapie und den Krankheitsverlauf. Form und Verteilung von
Zellen, die das Gewebe bilden, sind damit ein wichtiger Indikator fiir mogliche krankhafte

Veranderungen von Gewebe.

2.1.2 Zellen als Bausteine des Gewebes

Der Mensch besteht aus einer Gesamtmenge von bis zu 10® Zellen, welche die
Grundbausteine aller Gewebe und Organe sind [27]. Die Zelle (lat. cellula, kleine Kammer,
Zelle) als kleinste lebende Einheit tragt alle Erbinformationen in sich und kann sich selbst
kopieren. Zu den wichtigsten Vorgangen einer Zelle gehoren die Mitose, Stoff- und
Energiewechsel, Reaktion auf Reize, Bewegung, Wachstum sowie Entwicklung, Apoptose,
als auch die Nekrose. Jede Zelle ist von einer semipermeablen Zellmembran umschlossen,
welche aktiv oder durch Diffusionsprozesse den Stoffaustausch zur Umgebung
ermoglicht. Zellen lassen sich in prokaryotische und eukaryotische Zellen differenzieren.
Im Menschen vorkommende eukaryotische Zellen weisen im Gegensatz zu
prokaryotischen Zellen einen Zellkern mitsamt Kernhille als auch Chromosomen mit darin
enthaltender Erbsubstanz (DNA) auf, wie in Abbildung 1 (a) dargestellt [28]. Die Lange
einer Zelle reicht von unter 10 Mikrometern (Blutzellen, Spermien) bis hin zu einem Meter
(Neuron), schematisch dargestellt in Abbildung 1 (b). Als Organellen werden in ihrer
Funktion zusammengehorige Teile einer Zelle bezeichnet [29]. Eukaryotische Zellen mit
Ausnahme von Erythrozyten enthalten einen oder mehrere Nuklei (Zellkerne). Ein Zellkern
steuert den Zellstoffwechsel und wird durch die Kernhiille, bestehend aus zwei
Membranen, vom Zytoplasma abgegrenzt. Die DNA, Karyolymphe als auch Nukleoli
(Kernkérperchen) sind zur Bildung von RNA im Karyoplasma zustandig. Ribosomen sind

Zellorganellen fir die Proteinbiosynthese. Das raue (granulares) und glatte (agranulares)
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Abbildung 1: Eukaryotische Zellen (a) Schematische Darstellung einer eukaryotischen Zelle mit Zellorganellen.
ER = Endoplasmatisches Retikulum (b) Exemplarische Darstellung menschlicher Zellen: 1 - Nervenzelle;
2 - Verschiedene Driisenzellen; 3 - Kernlose Erythrozyten; 4 - Knochenzellen; 5 - Glatte Muskelzellen;
6 - Quergestreifte Muskulatur mit mehreren Zellkernen. Nachgedruckt mit Genehmigung von [28] © Springer
Nature

endoplasmatische Retikulum (Ergastoplasma) befindet sich in der Ndhe des Kerns und
bilden ein von Membranen umschlossenes Hohlraumsystem. Sie synthetisieren Lipide als

auch Proteine und transportieren Stoffe und Flissigkeiten zwischen Zellorganellen.

Als weiteres Zellorganell ist der Golgi-Apparat hauptsachlich fiir die Sekretion von
auszuscheidenden Stoffen aus der Zelle zur Bildung von Lysosomen als auch zur
Ausreifung von Kollagenfibrillen vorhanden. Lysosomen und Peroxisomen bauen beim
Zellstoffwechsel entstandene Substanzen ab. Mitochondrien sind in fast allen Zellen
vorhanden und verfiigen (iber eine eigene mitochondriale DNA. Uber die Atmungskette

der Mitochondrien wird Energie in Form von Adenosintriphosphat (ATP) bereitgestellt.

Das Zytoskelett und Zentriolen bilden ein Zellorganell zur inneren, stabilisierenden
Struktur. Das Zytoskelett erstreckt sich Uber die gesamte Zelle und ist mit der
Zellmembran und den inneren Organellen verbunden, wodurch ein Rahmen fir die
zelluldre Organisation geschaffen wird. Dem Zytoskelett assoziiert sind die
Motorproteine, wie beispielsweise Myosin, Kinesin und Dynein. Diese Molekiile bewegen
spezifisches Material mittels ATP innerhalb der Zelle. Die Komponenten des Zytoskeletts
kénnen sich innerhalb weniger als einer Minute reorganisieren, oder (iber Stunden
Stabilitat gewahrleisten. Es besteht aus den drei Hauptfadensystemen Mikrofilamente,
Mikrotubuli und Intermediarfilamente, schematisch dargestellt in Abbildung 2 nach [30].
Mikrofilamente sind Polymere des Proteins Aktin, die durch Aktin-bindende Proteine in

funktionellen Blindeln und Netzwerken organisiert sind [30]. Mikrofilamente sind
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Abbildung 2: Zytoskelett einer wandernden Zelle, wie z.B. ein Fibroblast oder eine Makrophage.
Mikrofilamente sind rot, Mikrotubuli griin und Intermedidrfilamente dunkelblau dargestellt. Die Position des
Zellkerns (hellblau) ist ebenfalls dargestellt.

besonders wichtig fiir die Organisation der Zellmembran wund verleihen
Oberflachenstrukturen wie Mikrovilli ihre Form. Sie funktionieren eigenstandig oder
dienen als Leiterbahnen fiir ATP-betriebene Myosin-Motorproteine, die eine kontraktile
Funktion (wie im Muskel) ausiiben oder Stoffe entlang der Mikrofilamente beférdern.
Mikrotubuli sind lange Rohren, die durch das Protein Tubulin gebildet und durch
Mikrotubuli-assoziierte Proteine organisiert werden [31]. Sie erstrecken sich oft tiber die
gesamte Zelle und bieten ein organisatorisches Gerust fir assoziierte Organellen und eine
strukturelle Unterstiitzung fir Flimmerharchen und Flagellen. Die Motorproteine Kinesin
und Dynein transportieren Stoffe entlang der Mikrotubuli, welche wie Myosine durch
ATP-Hydrolyse angetrieben sind. Intermediarfilamente sind gewebespezifische
fadenférmige Strukturen, die eine Reihe verschiedener Funktionen erfillen, darunter die
strukturelle Unterstlitzung der Kernmembran als auch die Integritdt von Zellen in
Geweben gewadhrleisten. Im Gegensatz zu Mikrofilamenten und Mikrotubuli werden

Intermediarfilamente von Motorproteinen nicht als Transportwege verwendet.

Zellorganisation und Bewegung

Aus der Dynamik der zellularen Aktivitaiten und ihrer Verdnderungen konnen
Rickschliisse auf die pathophysiologischen Zustdnde der Zellen geschlossen werden [32].
Ein wichtiger Indikator flir metastasierende Krebszellen ist z. B. eine unregulierte Motilitat
der Zelle, die auf eine Fehlregulation des Zytoskeletts zurlickzufiihren ist. Die Tumorzellen
[6sen sich von ihrem Ursprungsgewebe und wandern an neue Orte, um Kolonien mit
unkontrolliertem Wachstum zu bilden [30]. Das Zytoskelett, bestehend aus

Aktinfilamenten, Mikrotubuli und den Intermediarfilamenten sowie Zellorganellen
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unterliegen bei malignen Zellen zudem einer hohen Dynamik durch stdndige
Neuorganisation. Die Zellmigration im Gewebe ist ein komplexer Vorgang, der vor allem
durch den Zellkortex beeinflusst wird. Der Zellkortex ist die Zytoplasmaschicht, welche an
der Innenseite der Zellmembran anliegt und eine hohe Dichte an Zytoskelettelementen
aufweist. Aktinfilamente stoflen durch die Polymerisation von Aktin die bewegliche
Plasmamembran in eine Richtung und bilden Filopodien und Lamellipodien, welche zur
Lokomotion notwendig sind. Dieser zyklische Prozess zwischen Polymerisation und
Depolymerisation des Aktin in Zusammenspiel mit Motorproteinen bei ATP-Verbrauch
fihrt zu einer gerichteten Bewegung. Auf zelluldrer bzw. molekularer Ebene lassen sich
dabei vier wesentliche Prozesse abgrenzen. Transienter lokaler Einstrom von Ca%*, Wasser
und anderen lonen verflissigt Aktin, wodurch die Lamellipodien beweglich werden. Nach
Ca?* Abfall und Wasserabstrom polymerisiert das Aktin wieder und stéRt das
Lamellipodium in Bewegungsrichtung. Dazu wird am anderen Ende der Zelle die
Plasmamembran endozytiert und die intrazelluldar entstandenen Vesikel werden entlang
der Mikrotubuliin den vorderen Abschnitt der Zelle transportiert. In dem in der Bewegung
befindlichen vorderen Teil der Zelle wird NaCl und Wasser aufgenommen, wodurch sich
dieser Bereich vergroRert und nach vorne verschiebt. Dazu entsprechend werden lonen
am anderen Ende Uber Kanalporen zusammen mit Wasser aus der Zelle gelassen, was zu
einer Schrumpfung fiihrt [33]. Die Geschwindigkeit der Bewegung einer Zelle kann
abhangig vom Zelltyp zwischen 0.1 - 0.2 um/min (Epithelzellen) bis hin zu 5 - 10 pm/min
(weile Blutkorperchen) betragen [33]. Beispiele fir Zellbewegungen sind beispielsweise
Leukozyten bei der Immunabwehr pathogener Erreger und Fibroblasten
(Bindegewebszellen), welche sich in Wunden zur Erneuerung der extrazellularen Matrix
bewegen. Auch Epithelzellen bewegen sich, um die durch abgestorbene Zellen
auftretenden Epithellocher zu fiillen. Als einer der wichtigsten Energietrager der Zelle
wird ATP hauptsdchlich fir den aktiven Transport von lonen durch die Zellmembran
verbraucht. Unter anderem ist ATP auch fiir den Transport von Teilchen innerhalb einer
Zelle und fiur die Bewegung von zelluldren Bestandteilen oder Muskeln notwendig. In
verschiedenen Arbeiten konnte gezeigt werden, dass ohne ATP-Verbrauch keine aktive

Bewegung moglich ist [34].



2.2 Optik

Unter dem Begriff Licht wird im Allgemeinen der fiir das menschliche Auge sichtbare
Anteil des elektromagnetischen Spektrums von 380 nm bis 780 nm bezeichnet. Der bei
kiirzeren Wellenlangen angrenzende Bereich unter 380 nm wird als Ultraviolettstrahlung
und der tiber 780 nm hinausgehende Wellenldangenbereich bis 1 mm als Infrarotstrahlung

bezeichnet.

Die simpelste Theorie zur Beschreibung der Ausbreitung von Licht ist die geometrische
Optik. Darliber hinaus existieren weitere Modelle, wie Wellenoptik, Quantenoptik und
statistische Optik, die der Beschreibung weiterer Eigenschaften von Licht dienen.
Phanomene wie Beugung und Brechung werden durch die Wellenoptik beschrieben. Die
Quantenphysik erlaubt eine umfassende Beschreibung von Licht als Quantenobjekte
(Photonen). In dieser Arbeit genigt zur analytischen Beschreibung von Licht die

Beschreibung als elektromagnetischen Wellen, die im Folgendem naher erldutert wird.

2.2.1 Elektromagnetische Wellen
Abgeleitet aus der maxwellschen Theorie beschreibt die raum- und zeitabhangige

Wellengleichung im ladungs- und stromfreien Vakuum

5 1 92
VeU(z,t) = U(z,t) 2.1

die Ausbreitung eines mit der Zeit t verdnderlichen elektrischen Feldes U mit der

Lichtgeschwindigkeit ¢y [35]. Diese Ausbreitungsgeschwindigkeit ergibt sich aus der

elektrischen Feldkonstante &5 und der magnetischen Feldkonstante p,

1
— 2.2

o = v/ €oMo

Die Vakuumlichtgeschwindigkeit c, ist eine fundamentale Naturkonstante und wurde auf

299.792.458 m/s festgelegt. Fiir eine detaillierte Beschreibung zur Herleitung der
Wellengleichung aus den maxwellschen Gleichungen sei auf die Literatur [36] verwiesen.
Die Ausbreitungsgeschwindigkeit einer elektromagnetischen Welle ¢ in einem Medium
ergibt sich aus dem Verhaltnis von Lichtgeschwindigkeit im Vakuum ¢y zur Wurzel von

relativer Permittivitat &, und relativer Permeabilitat yu,- des Mediums
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Co

c =
Vérlr

2.3

und ist damit im Medium in der Regel geringer als im Vakuum. Eine daraus abgeleitete
Konstante ist der Brechungsindex n. Dieser ergibt sich aus dem Verhaltnis von
Lichtgeschwindigkeit im Vakuum und Ausbreitungsgeschwindigkeit der

elektromagnetischen Welle im betrachteten Medium:

Co
n = &MU = - 2.4
Das elektrische Feld U(z,t) des Lichtes kann aufgrund der hohen Oszillationsfrequenz

nicht direkt gemessen werden. Messbar ist nur die Intensitat I, wobei gilt:

I(z) ~ ((U*(z, tU(z, t))). 2.5
( ) beschreibt die zeitliche Mittelung des elektrischen Feldes.

Periodische Wellen
Ein Spezialfall elektromagnetischer Wellen sind harmonische Wellen [37]. Unter der
Annahme einer zeitlich periodischen Abhangigkeit mit einer festen Kreisfrequenz w, kann

das Feld auch durch die komplexe harmonische Funktion
U(z,t) = U(z)e it 2.6

beschrieben werden. Hierbei gilt, dass die Kreisfrequenz w mit der Kreiswellenzahl k Gber

k= %zusammenhéngt. U(z) muss dann die Helmholtz-Gleichung
0 = V2U(2)+k?*U(2) 2.7

erfillen. Die Kreiswellenzahl ist reziprok proportional zur Wellenldnge A mit k = 2771 und

die Kreisfrequenz w = 2mf proportional zur Frequenz f. Die Frequenz bestimmt die
Farbe des Lichtes, sodass im Fall von harmonischen Wellen auch von
monochromatischem Licht gesprochen wird. Im Bereich des sichtbaren bis zum

nahinfraroten Licht liegen die Frequenzen in einem Bereich von 10%** - 10 Hz.

Dispersion, Phasen- und Gruppengeschwindigkeit
Aus Gleichung 2.4 folgt, dass die Kreiswellenzahl k Gber den Brechungsindex n mit der

Kreisfrequenz w der elektromagnetischen Strahlung gekoppelt ist:



kw) = M9, 2.8

Co

Im Vakuum ist der Brechungsindex fiir alle Wellenlangen konstant gleich eins und die
Kreiswellenzahl streng proportional zur Kreisfrequenz, was im Fall der Ausbreitung von
Licht in Materie nicht mehr zutrifft. Die Abhdngigkeit von Ausbreitungsgeschwindigkeit
beziehungsweise Brechungsindex von der Frequenz der Strahlung wird als Dispersion
bezeichnet. Die in Gleichung 2.4 definierte Ausbreitungsgeschwindigkeit einer

monochromatischen Welle wird als Phasengeschwindigkeit v,, bezeichnet:

. w __c
Yoo T k@ n)’ 2.9

da sie die Geschwindigkeit angibt, mit der sich die Phase einer Lichtwelle im Raum
ausbreitet. Im Fall von breitbandigem Licht und Dispersion beschreibt eine weitere GroRRe,
die Gruppengeschwindigkeit v,, die Geschwindigkeit, mit der sich die Einhillende eines

Wellenpakets ausbreitet:

dw
v, = 9@ 2.10
g ok

Ist die Gruppengeschwindigkeit nicht konstant, lauft das Wellenpaket auseinander, da

sich unterschiedliche spektrale Anteile des Wellenpakets mit unterschiedlicher

Geschwindigkeit ausbreiten.

2.2.2 Kohdrenz

Zwei Wellen werden als koharent zueinander bezeichnet, wenn sie Uber Zeit und Raum
eine konstante Phasenbeziehung haben und dadurch interferenzfahig sind. Allgemeiner
wird die Korrelation des elektromagnetischen Wellenfeldes als Koharenz bezeichnet [38].
Die Kohéarenzfunktion I'(z,, t4, z,, t,) beschreibt die Korrelation des Feldes an den Orten

z1 und z, und den Zeiten t; und ¢,
[(z1,t1,22,t;) = (U(z1,t1),U"(22,t2))¢ 2.11
Als Koharenzgrad wird die normierte Koharenzfunktion y eingefiihrt:

( ) ['(z,t1,25,t3)
Z1,t1,2,,t = 2.12
y v \/F(le tl: Zl, tl) N F(Zz, tz,Zz, tz)

10
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Der Grad der Koharenz an zwei rdumlich unterschiedlichen Punkten zur gleichen Zeit wird
als rdumliche Koharenz bezeichnet, wohingegen die Kohdrenz an einem Punkt zu
verschiedenen Zeiten als zeitliche Koharenz bezeichnet wird. Fiir diese Arbeit ist weiter

nur die zeitliche Koharenz
L(At) = (U(t),U*(t + At)) 2.13
und der zeitliche Koharenzgrad

I'(At)

W 2.14

y(At)

bedeutend. T;(0) entspricht der Intensitat I an dem betrachteten Punkt und ist der
betragsmaRig groRte Wert der Autokorrelation, womit |y(At)] <1 gilt. In einem
Interferenzexperiment mit gleicher Intensitat der Teilstrahlen entspricht der Betrag des
komplexen Selbstkohdrenzgrad |y(At)| der bereits von Michelson eingefiihrten

Kontrastfunktion K:

(Imax - Imin)
K = e My (Ap) 2.15
(Imax + Imin)

Fir eine ideale periodische Welle U(t) = U(t)e '“t nimmt der Betrag des zeitlichen
Kohdrenzgrads immer den Wert 1 an. Es wird zwischen vollkommen kohéarent (|y(At)| =
1), partiell kohdrent (0 < |y(At)] < 1) und vollkommen inkohdrent [y(At)| =0
unterschieden. In der Praxis nimmt die messbare Kontrastfunktion fiir natirliche und

kiinstliche Lichtquellen mit zunehmendem At ab. Eine wichtige CharakterisierungsgroRe

ist die Kohdrenzzeit 7., bei der der Betrag des Koharenzgrades aufi abgefallen ist. Die

Kohéarenzlange I, = Ti entspricht der Strecke, die das Licht in der Zeit 7, zurlicklegt. Nach
c

dem Wiener-Chintschin-Theorem ist die zeitliche Koharenzfunktion T(At) die

Fouriertransformierte des Leistungsspektrums |U(w)|2.
r(At) = f|ﬁ(w)|2e‘i2"‘°tdw 2.16

mit

11



ui) = fff(w)e‘izm"tdw 2.17

2.2.3 Interferenz
Interferenz beschreibt bei der Superposition von zwei koharenten elektromagnetischen

Wellen
Ulw) = U(w)+Uy(w) 2.18

das Phdanomen der Abhangigkeit der Intensitdt von der Phasendifferenz [36]. Fiir die von
einem Detektor gemessene Intensitat I bei Uberlagerung

U(w) zweier periodischer Wellen (Ul(w), U, (w)) mit einem Phasenversatz ¢, gilt

Uy (w) Uy (w)e ke 2.19

Uz (w) Up(w)eHe*®

I ~ (JU)?
= (|U;(w) + Uy (w)[?)
= (|Uy(w)|? + |Uy(@)|? + 2\/T11; cos(Ad))

Die gemessene Intensitdt ist die Summe der Einzelintensititen und des Terms

2./1;I; cos(A¢), welcher von der Phasendifferenz A¢ zwischen den beiden Wellen

abhangt und das vom Detektor gemessene Interferenzmuster bestimmt.

2.2.4 Optische Abbildung

Als Abbildung wird in der Optik die Erzeugung eines Bildes von einem Gegenstand durch
Licht mithilfe eines optischen Systems bezeichnet. Dieses besteht typischerweise aus
einer Linse oder einem System von Linsen. Die Auflésung eines bildgebenden Systems,
welche angibt inwieweit kleine Strukturen abgebildet werden kénnen, wird durch
Beugung des Lichts begrenzt. Ein optisches System, dessen Auflosungsvermoégen an der
theoretischen Grenze des Instruments liegt, da es keine Aberrationen aufweist, gilt als
beugungsbegrenzt. Die Fourier-Optik beschreibt die Ausbreitung des Lichtes unter
Bericksichtigung der Wellennatur mithilfe der Fourier-Analyse. Die Polarisation wird
dabei vernachlassigt. Nach der Fourier-Analyse muss im Frequenzraum genligend

Bandbreite vorhanden sein, um feine Details in einem Bild abbilden zu kénnen. Feine

12
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Details entsprechen in einem Bild hohen Frequenzen im Fourier-Raum. Bei einer
Abbildung entsprechen Linsen optischen Tiefpassfiltern, da nur ein Teil des Lichts von
einem Punkt durch die Apertur der Linse durchtreten kann. Die Wirkung einer Linse auf
die Abbildung wird durch die Pupillenfunktion P(x,y) beschrieben. Diese ist fiir eine

aberrationsfreie Linse:

{1 innerhalb der Linsenapertur 220

P(x,y) 0 auRerhalb

Ein Punktsignal, welches nach der Fourier-Analyse einem konstanten Spektrum
entspricht, kann von einem abbildenden System nur bis zu einer bestimmten
Grenzfrequenz Ubertragen werden. Dabei besteht ein wesentlicher Unterschied in der
Bildgebung mit kohdrenter und inkoharenter Beleuchtung, welcher auch mit der Theorie

der Fourier-Optik beschrieben werden kann [39].

Bei koharenter Beleuchtung ist die Bildgebung linear in der komplexen Amplitude. Die
Amplitudenspreizfunktion eines Objektivs ist definiert als die raumliche Verteilung der
Amplitude des Bildes auf dem Detektor, wenn das Objektiv von einer perfekten
Punktquelle beleuchtet wird. Das komplexe Wellenfeld in der Bildebene Ug;;4 entspricht
der Faltung der Objektwelle Uyp; mit der Amplitudenspreizfunktion (auch kohdrenten

Punktspreizfunktion) Pygp:

Ugita = Pasr * Uopj 2.21

Entsprechend dem Faltungstheorem ist die Fouriertransformierte der Bildebene
F(Ugia) = ugiig die Multiplikation aus komplexer Amplitudentransferfunktion p, und

der Fouriertransformierten der Objektwelle ugy ;:

Ugjla = Pa - Uobj 2.22

Die Amplitudenspreizfunktion kann auch als Fouriertransformierte der Pupillenfunktion
beschrieben werden. Sie stellt eine wichtige VergleichsgroRe dar, um das
Auflosungsvermogen eines optischen Systems zu beschreiben. Die maximale
Grenzfrequenz der kohdrenten Transferfunktion eines beugungsbegrenzten Systems

kann durch

13
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Umax & kohahrent  — ﬁ 2.23

beschrieben werden, wobei f die Brennweite der Linse ist [40].

Im Fall von inkohédrenter Bildgebung, bei der keine feste Phasenbeziehung zwischen
Strahlen, die aus unterschiedlichen Teilen des zu untersuchenden Objektes stammen,
vorhanden ist, addieren sich die Intensitdten linear [41] und die Bildentstehung kann tber
eine Faltung der Intensitat des Objektes I,y ; mit der Punktspreizfunktion Ppgr und dem

Bild Ip;;4 ausgedriickt werden:

Igiag = Ppsr * lop; 2.24

Die Punktspreizfunktion Ppsr entspricht dem Betragsquadrat der
Amplitudenspreizfunktion Ppgr = |P4sr|?. Nach Fourier-Transformation kann die

inkoharente Bildentstehung auch durch

ipita = DPorr " lobj 2.25

ausgedrickt werden, wobei ig;;4 die Fouriertransformierte der Bildintensitat und iy, ; die
Fouriertransformierte der Objektintensitat ist. Die Fouriertransformierte der
Punktspreizfunktion ist die optische Transferfunktion pyrr. Die optische Transferfunktion
(OTF) entspricht der Autokorrelierten der Amplitudentransferfunktion. Der Betrag der
OTF wird als Modulationstransferfunktion (MTF) und die Phase als
Phasentransferfunktion (PTF) bezeichnet. Die MTF beschreibt das Kontrastverhiltnis
zwischen Bild und Objekt. Die inkoharente Transferfunktion eines beugungsbegrenzten
Systems reicht bis zu einer Frequenz, die das Doppelte der Grenzfrequenz der kohdrenten
Ubertragungsfunktion betrigt und ist durch

D
Umax & inkohirent  — ﬁ 2.26

gegeben [40]. Die inkohdrente Grenzfrequenz bestimmt die maximal Ubertragbare
Frequenz der Bildintensitdt, wahrend sich die kohdrente Grenzfrequenz auf

Frequenzkomponenten der Bildamplitude bezieht.
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2.2.5 Superkontinuum-Lichtquellen

Als Superkontinuum bezeichnet man ein Kontinuum optischer Frequenzen oder Licht,
welches mit nichtlinearen Prozessen erzeugt wird. Superkontinuum-Laser emittieren
breitbandiges Licht im sichtbaren (VIS) und infraroten (IR) Spektralbereich [42]. Das
Phdanomen des Superkontinuums, bei dem durch Frequenzverbreitung , weilles” Licht
erzeugt wird, wurde erstmals 1970 beschrieben [43]. In den letzten Jahren wurde die
Erzeugung des Superkontinuums in verschiedenen nicht-linearen Materialien studiert.
Insbesondere  mit ultrakurz  gepulsten Lasersystemen, wie beispielsweise
Titan:Saphir-Laser konnten Spektren von UV bis IR mit hoher raumlicher Kohdrenz erzeugt
werden. Durch diese einmaligen Eigenschaften einer hohen rdumlichen Koharenz mit
einer sehr geringen zeitlichen Kohdrenz fanden Superkontinuum-Lichtquellen weite
Verbreitung in verschiedensten Anwendungsfeldern wie beispielsweise in der konfokalen
Fluoreszenzmikroskopie und in der optischen Koharenztomografie [44, 45]. Heute werden
zur Erzeugung raumlich koharenter Strahlung photonische-Kristallfasern (engl. Photon
Crystal Faser, PCF), in welche ultrakurze Laserpulse fokussiert werden, eingesetzt. Dabei
werden Pikosekunden- bis Nanosekundenpulse mit Wiederholraten von MHz bis GHz mit
einer Bandbreite von typischerweise 400 -2500 nm erzeugt [42]. Zum weiteren
Verstandnis der grundlegenden Mechanismen zur Erzeugung des Superkontinuums wird

an dieser Stelle auf die Literatur verwiesen [45-47].
2.3 Optische Kohdrenztomografie

Optische Koharenztomografie (engl. Optical Coherence Tomography, OCT) ist die
Bezeichnung fiir ein optisches Bildgebungsverfahren, welches sich insbesondere zur
hochaufgel6sten Abbildung von Strukturen in streuenden Proben eignet [48-51]. OCT
dhnelt in ihrem Ansatz - Einstrahlung einer Welle in ein Objekt und Messung der Laufzeit
der Rickstreuung - der Sonografie. Da in der OCT elektromagnetische Wellen zur
Bildgebung genutzt werden, basiert die Bildgebung auf der Rickstreuung von Licht an
Grenzflachen mit unterschiedlichen Brechungsindex in der zu untersuchenden Probe. OCT
bietet eine Auflésung in Mikrometerbereich bei einer Eindringtiefe von bis zu mehreren
Millimetern und schlieft damit eine Liicke zwischen Ultraschall-Bildgebung und
Konfokalmikroskopie (KM) [52]. Auflosungsvermdégen und Eindringtiefe der OCT sind im

Vergleich zu anderen prominenten Bildgebungsmethoden in Abbildung 3 dargestellt. Von
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Abbildung 3: Auflésungsvermdégen und Eindringtiefe von OCT im Vergleich zu Konfokalmikroskopie (KM) und
Ultraschall-Bildgebung (Ultraschall). OCT erreicht typischerweise eine Auflésung im Bereich von 5 - 10 um bei
einer Eindringtiefe bis zu mehreren Millimetern. In der Forschung eingesetzte hochauflésende OCT Systeme
erreichen eine Auflésung von bis zu 1 um. Damit reiht sich die OCT als bildgebendes System zwischen
Ultraschall-Bildgebung und Konfokalmikroskopie (KM) ein.

anderen optischen Bildgebungsverfahren, wie Multiphotonenmikroskopie,
Lichtmikroskopie oder Konfokalmikroskopie grenzt sich die OCT durch eine von der
lateralen unabhangigen axialen Auflosung ab. In der OCT ist die axiale Auflésung vom
Spektrum der Lichtquelle abhéngig. Die laterale Auflésung ergibt sich aus der
verwendeten NA des Objektivs. Typische axiale und laterale Auflésungen von
OCT-Systemen liegen im Bereich von 5 - 10 um bzw. 10 - 20 um. Analog zur Sonografie
wird in der OCT ein an einer Stelle gemessenes Tiefenprofil als A-Scan bezeichnet. Durch
Abrasterung der Probe entlang einer Achse bzw. zweier Achsen wird ein Tiefenschnittbild

(B-Scan) bzw. Volumen erzeugt.

2.3.1 Time-Domain OCT

OCT wurde erstmalig 1991 als Time-Domain OCT (TD-OCT) Verfahren beschrieben [1].
TD-OCT basiert auf der Verwendung einer breitbandigen Lichtquelle zusammen mit einem
im Referenzarm verfahrbaren Spiegel. Ein schematischer TD-OCT Aufbau ist in Abbildung

4 dargestellt. Das Licht wird in einem Strahlteiler in einen Referenz- und Objektarm
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Abbildung 4: Schematische Darstellung eines TD-OCT Aufbaus - Eine Lichtquelle emittiert breitbandiges Licht,
welches liber einen Strahlteiler in einen Referenz- und Objektarm aufgeteilt wird. Ein Teil des aus beiden Armen
zurlickreflektierten Lichts interferiert auf dem Detektor, wenn der Wegldngenunterschied in den beiden Armen
gleich ist. Durch Anderung des Wegldngenunterschieds Az wird ein A-Scan des Objektes aufgenommen.

aufgespalten. Das vom Referenzarm und vom Objekt zurlickgestreute Licht wird am
Detektor aufgezeichnet. Interferenz entsteht nur, wenn die Laufzeitunterschiede von
Proben- und Referenzlicht innerhalb der Koharenzldange liegen. Durch Veranderung der
Referenzstrecke z und transversales Scannen in xy kann die Probe sequenziell

tiefenaufgelost abgetastet werden.

2.3.2 Frequency-Domain OCT

Bereits 1995 veroffentlichte Fercher et al. [53] einen neuen Ansatz zur Detektion eines
A-Scans, der seither als Frequency-Domain OCT (FD-OCT, teils auch als Fourier-Domain
OCT) bezeichnet wird. Im Gegensatz zur TD-OCT bleibt der Referenzspiegel starr und ein
komplettes Tiefenprofil wird aus der spektralen Abhangigkeit der Interferenz berechnet.
Nach Umrechnung von Wellenldnge auf die Kreiswellenzahl und Fourier-Transformation
kann der A-Scan rekonstruiert werden. Nach Einfiihrung der FD-OCT konnte experimentell
schnell bestatigt werden, dass im Vergleich zur TD-OCT bei gleicher oder besserer
Bildqualitdt eine hohere Messgeschwindigkeit erreicht werden kann [54]. Durch die
parallele Detektion der Tiefeninformationen in der FD-OCT kdnnen gegeniiber der
sequenziellen Detektion eines A-Scans in der TD-OCT bei gleicher Aufnahmezeit und

Bestrahlungsstarke mehr Photonen detektiert werden. Der durch die parallelisierte
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Abbildung 5: Schematische Darstellung eines SD-OCT Aufbaus - Der Aufbau ist dhnlich zu TD-OCT. Der
Referenzspiegel ist fixiert und die einzelnen Spektralanteile des breitbandigen Lichts werden nach Aufspaltung
an einem Gitter typischerweise an einem Zeilendetektor detektiert. Alternativ dazu arbeitet SS-OCT mit
durchstimmbaren Lichtquellen, bei denen die einzelnen Spektralanteile an einer Photodiode gemessen werden.

Detektion mogliche Sensitivitatsvorteil konnte in drei voneinander unabhangig
erschienenen Veroffentlichungen theoretisch beschrieben werden [55-57]. Systeme, die
sich diesem Ansatz zur Parallelisierung zunutze machen, kénnen weiterhin nach Art der
spektral separierten Detektion in zwei Klassen unterteilt werden [58]. Spektrometer
basierte FD-OCT Systeme nutzen Gitter, um das breitbandige Licht vor der Detektion
spektral aufzuspalten (engl. Spectral-Domain OCT, SD-OCT, auch Fourier-Domain OCT),
schematisch dargestellt in Abbildung 5. Die wellenldangenabhéangige Interferenzintensitat
wird dann in der Regel mit einem Zeilendetektor gemessen [59]. Als Alternative dazu
arbeiten Swept-Source basierte OCT-Systeme (SS-OCT, auch Optical Frequency Domain
Imaging) mit durchstimmbaren Lichtquellen, welche einzelne Wellenldangen sequenziell
erzeugen, sodass die wellenlangenabhdngige Interferenzintensitat als Zeitverlauf mit

Photodioden detektiert werden kann.

Signalerzeugung in der FD-OCT

OCT misst in einem streuenden Medium die Abhangigkeit des Streuvermogens von der
Tiefe durch indirekte Messung der Laufzeit der Strahlung. Da aufgrund der hohen
Ausbreitungsgeschwindigkeit des Lichts die Laufzeit zwischen Einstrahlung und Detektion
nicht direkt erfasst werden kann, wird ein interferometrischer Ansatz genutzt. Als

Lichtquellen werden haufig Superlumineszenzdioden (SLD) eingesetzt, welche
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kurzkohdrentes Licht im nah-infraroten Wellenlangenbereich emittieren [48]. Die
elektromagnetische Welle der Lichtquelle wird in einem Interferometer in eine Referenz-
R(k) und Objektwelle zur Bestrahlung der zu untersuchenden Probe aufgeteilt. Die
Referenzwelle wird in einen Referenzstrahlengang ausgekoppelt und zusammen mit der
Uberlagerung der aus unterschiedlichen Tiefen der Probe zuriickgestreuten Anteile der
Probenbeleuchtung 0 (k) auf dem Detektor zur Interferenz gebracht. Im Folgenden wird
die Theorie zur Signalentstehung fiir FD-OCT wiedergegeben. Diese folgt der
Beschreibung nach H. Spahr und J. Fujimoto [48, 60]. Nachdem das vom Objekt

zurlickreflektierte elektrische Feld den Strahlteiler passiert, kann es durch

R(k) = AgAc(k)ekzo 2.27
ok) = AoAc(k)fﬂ(Z')e“‘(ZO*ZZ')dz’ 2.28

beschrieben werden. Ay ist hierbei ein Faktor, der die Amplitudentransmission des
Referenzarms und die Reflektivitdt des Referenzspiegels beschreibt. A (k) beschreibt die
spektrale Form der Lichtquelle. A, stellt dquivalent zur Ag die Transmission des
Objektarms dar. z' beschreibt die Wegliangendifferenz relativ zu z,. n(z) ist der
tiefenabhangige Amplitudenstreukoeffizient. Die Objektwelle setzt sich aus der Summe
aller gestreuten Wellen zusammen, wobei der Faktor 2 im exponentiellen Anteil der
Objektwelle durch den Hin- und Riickweg entsteht. Auf dem Detektor werden die
jeweiligen von Referenz- und Objektarm zuriickreflektierten Anteile kohadrent tUberlagert.

Dabei wird vom Detektor die Strahlungsintensitat
I(k) = y{(RWK)|?*+|0k)|*+ ZER(R(k)*O(k))) 2.29

erfasst. R steht flr den Realteil und y ist ein Faktor, der die Effizienz des Detektors

beschreibt. Die gemessene Intensitat setzt sich aus drei Termen zusammen:
2.30
(k) = ¥S(k)A% (Gleichanteil)
+yS(K)AS [ [ n(2) n(z)e*2(z=Z)dzdz’  (Autokorrelation)

+yS(k)2R(ArAo S n(z")e™?%'dz")  (Kreuzkorrelation)
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S(k) ist das Betragsquadrat von A, (k) und entspricht der spektralen Intensitdtsverteilung
der verwendeten Lichtquelle. Der Gleichanteil (DC) ist ein weglangenunabhdngiger
Untergrund. Er ergibt sich aus dem Spektrum der Lichtquelle und dem
Leistungsreflexionsvermogen des Referenzspiegels. Der Gleichanteil ist meist die groRte
Komponente, da die Referenzreflektivitat Gblicherweise wesentlich groBer ist als die
Objektreflektivitat. In OCT-Geraten wird dieser Term ohne Einfluss von Probenlicht
bestimmt und vom gemessenen Signal subtrahiert oder bei Swept-Source basierter OCT
mittels Subtraktion zweier gegenphasiger Signale (balanced detection) eliminiert [48]. Der
Autokorrelations-Anteil reprasentiert die auftretende Interferenz zwischen den einzelnen
Probenreflexionen in verschiedenen Tiefen und erscheint als Artefakt in den OCT-Bildern.
Da die Autokorrelation von dem Produkt der Leistungsreflektivitat der Probe abhangt,
wird sie durch die heterodyne Verstarkung bei der Signalerzeugung vergleichsweise
niedrig gehalten. In homogen streuenden Gewebe nimmt der Anteil des
Autokorrelierten-Signals kontinuierlich von der Zero-Delay-Line ab. Der fir die
OCT-Bildgebung wichtige Anteil ist der Kreuzkorrelations-Term, da er Informationen tber
in der Tiefe liegende Strukturen enthalt. Dieser hangt sowohl von der Kreiswellenzahl k,
der Lichtquelle, als auch von der Weglangendifferenz z zwischen dem Referenzarm und
den Probenreflektoren ab. Da der Kreuzkorrelationstermin proportional zum
Amplitudenstreukoeffizienten ist, ist er typischerweise kleiner als die DC-Komponente.
Nach inverser Fourier-Transformation des detektierten Interferenzsignals I(k) kann der

A-Scan I(z) rekonstruiert werden:
2.31
FHIG)] =1(z) = vS(z)A%8(z") (a)

+vS(2) 4%
« FU[ [n(z") n(2)e'?(=*)dzdz’]

R z' z'
+y5(z")ArAp * (77 (5) +n (‘ ?>> (c)

Der erste Term des fouriertransformierten Signals in Gleichung 2.31 enthiélt die Fourier-

(b)

Transformation des Leistungsspektrums der Lichtquelle S(z"). Dieser in den Rohdaten des

A-Scans enthaltene niedrigfrequente Anteil zeigt sich durch einen relativ hohen
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Signalpeak bei z = 0. Er kann durch eine Hochpassfilterung aus dem OCT-Signal entfernt
werden. Term (b) enthalt die Autokorrelierte der Streuverteilung 1. Die Information Uiber

die Probe ergibt sich aus der Fourier-Transformation des Kreuzkorrelationsanteils (c). In

diesem sind die tiefenabhangigen Streukoeffizienten n (Z?) und n (— Z?) gefaltet mit der

Fouriertransformierten spektralen Form der Lichtquelle und skaliert mit Objekt- und
Referenzwellenamplitude enthalten. Die positiven und negativen Laufzeitdifferenzen
ergeben sich aus der Symmetrie der Fourier-Transformation einer reellen Funktion. Ein
Vorteil der FD-OCT ist die Messung eines komplexen OCT-Signals, welche sowohl die
Amplitude, als auch eine Phaseninformation des zurilickgestreuten Lichtes enthalt. Eine
schematische Darstellung der Signalrekonstruktion eines A-Scans ist in Abbildung 6 nach

[48] dargestellt.

R
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Gleichanteil
Kreuzkorrelation

Autokorrelation l

\
[ Y | R

(b) 2Az25Z5) 2Az5Z5y) 0 -2(24-2,,) -2(25Z5,)
Abbildung 6: Schematische Darstellung eines A-Scans in der FD-OCT (a) Zwei reflektierende Schichten
(Delta-Impulse) in verschiedenen Tiefen zp und mit jeweils unterschiedlicher Reflektivitit n(z"). (b) Nach einer
Fourier-Transformation erscheinen Autokorrelations-, Gleich- (DC) und Kreuzkorrelationsanteil im A-Scan. Die
Form der Impulse im A-Scan ergibt sich aus der Fourier-Transformation des Spektrums der Lichtquelle.

z

Dispersion

Die fur die OCT eingesetzte breitbandigen Strahlung wird durch chromatische Dispersion
in optisch dichteren Materialien wie beispielsweise Glas oder Wasser beeinflusst. Die
Gruppengeschwindigkeit des Lichtes hingt von Brechungsindex n(k) des Materials ab, in
dem sich Licht ausbreitet. Durch Dispersion breiten sich die verschiedenen spektralen
Anteile des Lichts unterschiedlich schnell aus. Dispersion hat in der auf Interferometrie

beruhenden OCT nur dann einen Einfluss, wenn sich die Dispersion in Objekt- und
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Referenzarm unterscheidet. Ungleiche Dispersion verbreitert die Koharenzfunktion und
verringert die OCT-Signalamplitude. Um die Dispersion in den beiden Armen
anzugleichen, kann beispielsweise Glas in einen der beiden Strahlengange eingebracht
werden. Der Einfluss von Dispersion auf die Phase ¢ (k) des Lichtes kann durch eine

Taylor-Reihenentwicklung beschrieben werden:

yL 0" (k)
n! dJk™

n=0

T(pk; ko))

ko
= ¢(ko)

Q)

o -k

k=k0

10%¢(k)

_ 2
to— (k —ko)? + ..

k=k0

. . . 2w, . .
Mit k, als zentrale Kreiswellenzahl, wobei ky = A—” gilt. Der erste Term beschreibt eine
0

globale Phasenanderung, der zweite Term eine Verschiebung des A-Scans
(Gruppengeschwindigkeit) entlang der Tiefe. Der dritte Term stellt die Dispersion zweiter
Ordnung (Gruppengeschwindigkeitsdispersion) dar [61], welcher zur Verschlechterung

der axialen Auflésung flhrt.

Rauschquellen

Das in der OCT gemessene interferometrische Signal unterliegt einem Rauschen

2

Onoise» Welches sich aus unterschiedlichen Rauschquellen zusammensetzt. Im Folgenden

wird vollstéandig linear polarisierte Strahlung angenommen. Die Rauschanteile kénnen in
Auslese- und Dunkelrauschen (engl. read out noise & dark noise, Oreqd+dark)
Schrotrauschen (engl. shot noise, o;,,:) und Uberschussrauschen (engl. excess noise, g,,)
unterteilt werden und sind malRgeblich abhangig von der verwendeten Lichtquelle und

2 — 2 2 2
Onoise =  Oread+dark + Oshot + Oex 2.33

dem Detektor.

Ausleserauschen und Dunkelrauschen  62,4+qark  €Ntstehen am  Detektor.

Dunkelrauschen, bedingt durch spontane Bildung von freien Ladungstragern durch
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Warme, ist proportional zur Wurzel der Belichtungszeit am Detektor [62]. Als
Ausleserauschen werden alle Rauschquellen zusammengefasst, die bei der Digitalisierung
des analogen Signals entstehen. Das Schrotrauschen a3, ist bedingt durch die
Quantelung des Lichts in Photonen. Aufgrund der Quantisierung wird auch bei
konstantem Strahlungsfluss einer idealen monochromatischen Strahlungsquelle nicht
eine konstanter Photonenfluss detektiert. Die Signalschwankungen kénnen Uber eine
Poisson-Verteilung beschrieben werden, deren Varianz gleich dem Mittelwert ist. Im Fall
von Superkontinuum-Lichtquellen entspricht das Uberschussrauschen g2, dem relativen
Intensitatsrauschen (engl. relative intensity noise, RIN) durch die Puls-zu-Puls
Intensitatsschwankungen der Lichtquelle. Der Einfluss des RIN durch den Einsatz von
Superkontinuum-Lichtquellen beeinflusst die Bildqualitdt, da in der Praxis das
Uberschussrauschen gegeniiber dem Schrotrauschen nicht mehr vernachléssigbar ist. RIN
skaliert mit der Wurzel der Lichtleistung [63]. Das durch Superkontinuum-Lichtquellen
verursachte  zusiatzliche  Uberschussrauschen  (RIN)  zeigt sich nach der

Fourier-Transformation des gemessenen Signals als erhéhter Rauschuntergrund [64].

Rekonstruktion in der SD-OCT

In der SD-OCT wird ein A-Scan I(k) Ublicherweise anndhernd linear zur Wellenldnge und
damit nicht-linear zur Kreiswellenzahl k mit einem Spektrometer aufgezeichnet [65]. Um
ein in k lineares Signal zu erhalten, missen die am Spektrometer detektierten Daten auf

einen aquidistanten Abstand im k-Raum interpoliert werden.

Neben der direkten Umrechnung von Wellenldange zu Kreiswellenzahl (A — k) unter
Beriicksichtigung der Gittergleichung [66] kénnen auch verschiedene Kalibriermethoden
verwendet werden. Beispielsweise kann Uber eine automatisierte Kalibrierung [67] oder
eine Kurzzeit-Fourier-Transformation (engl. short-time Fourier transform, STFT) [68] der
A — k Vektor fir die Interpolation berechnen werden. Die Bestimmung des A — k
Korrekturvektors wird bei der Kalibrierung des Spektrometers einmalig durchgefiihrt und

kann fir alle nachfolgenden Messung wiederverwendet werden.

Zur Reduktion des Rauschens und Entfernung des Gleichanteils kénnen in der SD-OCT
verschiedene numerische Vorverarbeitungsschritte genutzt werden, die im Folgendem

erlautert werden.
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Um den Einfluss des Gleichanteils bei der Rekonstruktion zu minimieren, wird in der
SD-OCT ein Signal am Spektrometer ohne Licht aufgezeichnet und von den
aufgezeichneten Rohdaten eines A-Scans subtrahiert. Nach Entfernung des Dunkelstroms
kann durch eine Hochpassfilterung oder ein ohne Probenlicht aufgezeichnetes Signal des

Lichts aus dem Referenzarm der Gleichanteil (DC) aus dem Signal entfernt werden.

In den folgenden Prozessierungsschritten erfolgt die Dispersionskorrektur, Apodisation,
Fensterung und Linearisierung des Signals. Wie aus Gleichung 2.31 ersichtlich, wird das
gemessene Signal mit der Fouriertransformierten des Spektrums der Lichtquelle gefaltet.
Da das gemessene Spektrum endlich ist, kdnnen nach der Fourier-Transformation
Seitenbander entstehen, die durch eine geeignete Filterung minimiert werden kénnen. In
der OCT wird der Vorgang der Minimierung der Seitenbdnder, Unterdrickung von
Reflexionen im Aufbau sowie der Kompensation von ungleichmaRiger Empfindlichkeit der
Pixel als Apodisierung bezeichnet. In der SD-OCT wird fir die Apodisation das
Referenzspektrum durch das Blockieren des Probenarms und Aufzeichnen der Intensitat
des Referenzarmlichts ermittelt. Ein gemessenes Interferenzsignal wird bei der
Rekonstruktion durch das Referenzspektrum geteilt und anschlieRend mit einer
geeigneten Fensterfunktion multipliziert. Der Apodisierungsschritt umfasst damit auch
die Korrektur des zum Ausleserauschen zugehorigen Fixed-Pattern Rauschens, d. h. der

Schwankungen der Intensitdten einzelner Pixel bei gleichmaRiger Beleuchtung.

AnschlieBend erfolgt eine Interpolation der Daten mit dem fir das Spektrometer
ermittelten 1 — k Vektor. Insbesondere im Bereich von axial hochaufldsenden OCT
Systemen ist eine Kompensation der Dispersion zur Erreichung der maximalen Auflésung
unabdingbar [69]. Diese kann entweder durch geeignete Wahl von technischen
Komponenten [70] oder einer numerischen Nachprozessierung kompensiert werden [71].
Bei einer numerischen Nachbearbeitung werden die A-Scan Rohdaten um eine Phase
komplex erweitert, um die inhdrente Probendispersion und den Dispersionsunterschied
zwischen Objekt- und Referenzarm bestmoglich korrigiert. Dies erfolgt (iber eine
Multiplikation mit einem Phasenterm, der unter Optimierung der axialen Auflésung durch
iterative Anpassung bestimmt werden kann [71]. Durch eine darauffolgende

Fourier-Transformation wird der A-Scan I(z) rekonstruiert. In Abbildung 7 sind die
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Measured Background " Dispersion
Signal - subtraction 2 itzipelkifon 3 compensation
'
Optical . : Spectral
A-Scan «—— 20log|Fourier transform| «——  Fourier transform windowing

ﬁ

& measured Signal | EESEle[{eN]l] Interpolation Dispersion Spectral
subtraction compensation windowing

Abbildung 7: OCT-Signalrekonstruktion - Background subtraction: Die Subtraktion von Gleichanteil und
Dunkelsignal wird auf das Rohsignal angewandt, um das Hintergrundsignal zu entfernen. Interpolation: Die
A — k Interpolation sorgt fiir eine Linearisierung des Signals im k-Raum. Dispersion compensation: Die
numerische Dispersionskorrektur optimiert die axiale Auflésung. Spectral windowing: Die Fensterung wird
durchgefiihrt, um das Signal-Rausch-Verhdltnis zu maximieren und die Breite der axialen PSF zu minimieren.
Fourier transform: Die anschliefSfende Fourier-Transformation rekonstruiert den A-Scan und der
Dynamikbereich des Signals wird fiir die Darstellung logarithmiert. In der unteren Bildreihe sind Ergebnisse der
Fourier-Transformation des Signals zu unterschiedlichen Schritten bei der Prozessierung und deren
Auswirkungen dargestellt. Nachgedruckt mit Genehmigung von [50] © Springer Nature

grundlegenden Schritte der OCT-Prozessierung und deren Auswirkungen wahrend der

Rohdatenprozessierung dargestellt.

Technische Charakterisierung der Bildgebungsleistung
In der OCT werden verschiedene Parameter fir die technische Charakterisierung der
Bildgebungsleistung erhoben, die im Folgenden in einzelnen Abschnitten erlautert

werden.

Axiale Auflésung
In der Literatur wird die axiale Auflésung in der OCT haufig unter Annahme eines
gaultformigen Spektrums der Lichtquelle durch die Kohdrenzlange angegeben. Die

Fourier-Transformation eines gauRférmigen Spektrum

k2
go(k) = eXp<—2_62> 2.34

mit der Halbwertsbreite kpyyy = 2+/2 - In(2) - g, ergibt sich als

1 z2

Flgs(W)] = \/T—E'UGXP —1)2 2.35
2 —_
o
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mit der Halbwertsbreite (engl. full width at half maximum, FWHM)
Xpwam = 2+4/21In(2 % Da zusatzlich der Hin- und Riickweg des Lichts berticksichtigt

werden muss, kann die axiale Auflésung A(z) in der FD-OCT durch

2.36

1
AGauss(Z) = 4 ln(Z) : Krwim

abgeschatzt werden. Nach Ableitung der Kreiswellenzahl nach der Wellenldnge % =

2mdA L . . . A
ZZ ergibt sich die in der Literatur haufig genutzte Formel

/’12
Acauss(z2) = 2-In(2) H_Ao/l' 2.37

die die axiale Auflésung in Abhdngigkeit der Zentralwellenldnge A, und der spektralen
Breite AA des Lichts angibt [72]. In der SD-OCT ist die axiale Auflosung durch die
Apodisation, d. h. durch die Fensterfunktion bestimmt. Unter Annahme einer

Hann-Fensterung kann die axiale Auflésung nach

o~

T 4
=4+ — 2.38

K kmin - kmax

Ayann(2) = =

mit K als spektrale Breite der Lichtquelle berechnet werden. Sie entspricht dem

doppelten Pixelabstand [73].

Signal-Rausch-Verhdltnis

Aus Gleichung 2.31 ergibt sich, dass der signaltragende Anteil im OCT-Signal dem Realteil

des Kreuzkorreliertenanteils am Detektor entspricht. Dieser wird spektral Uber den

gesamten Detektor aufgezeichnet. Die Amplitude des detektierten Signals wird zur

Linearisierung quadriert und kann nach der Fourier-Transformation Gber
n(ZQEeZPRefPProbeTZ

Ssp— = 2.39
SD—0CT E2

beschrieben werden [48]. n,g ist die Quanteneffizienz des Detektors, e die

Elementarladung, Pges und Ppyope die Referenz- beziehungsweise Objektarmleistung am

Detektor von der Probe, T die Belichtungszeit des Detektors und E,,=% die

26



Theorie | Optische Koharenztomografie
Photonenenergie mit dem Planck’schen Wirkungsquantum h, der Lichtgeschwindigkeit ¢

und Wellenlénge A.

Signal-Rausch-Verhaltnis: Das Signal-Rausch-Verhiltnis (engl. signal-to-noise ratio, SNR)
ist allgemein definiert als Verhaltnis der Leistung des Signals I zur Rauschleistung . In der
OCT wird das SNR als Quotient der mittleren Leistung zur mittleren Rauschleistung
angegeben

Ssp—
SNRSD—OCT = % 2.40

Onoise

Das SNR wird in der Literatur haufig in logarithmischer Form angegeben: SNR =

201logq, (Ss”z'l). Ein optimales SNR wird erreicht, wenn das Schrotrauschen dominiert,

Onoise

welches mit der Wurzel des Signals zunimmt. Unter Annahme, dass die
Referenzlichtleistung wesentlich groer ist als das zuriickgestreute Licht von der Probe

gilt fr das Auslese- und Dunkelrauschen:

nQEezprefT 2

A > 0744 2.41
v
In diesem Fall ergibt sich fiir das SNR:
P T
SNRsp-ocr —UQE Epmbe 2.42
v

Verbesserung des SNR durch Mittelung: Um die Bildqualitat zu verbessern, kann eine
Steigerung des SNR durch Mittelung erzielt werden [74]. In der OCT kann kohdrente von
inkohdrenter Mittelung gesondert unterschieden werden. Mittelung bezieht sich auf die
Mittelung von entweder raumlich benachbarten Pixeln oder von mehreren zeitlich
aufeinander folgenden OCT-Messungen. Bei inkohadrenter Mittelung lber die Zeit wird

nur der Betrag des OCT-Signals gemittelt. Der mittlere Signalpegel bleibt erhalten, jedoch
nimmt die Varianz des Rauschens um den Faktor % ab. Kohdrente Mittelung kann in

gleicher Weise zur Mittelung des komplexen Signals von zeitlich aufeinanderfolgenden
Pixeln genutzt werden. Es bezieht die Phase des komplexen Signals mit ein. Da der Phasor

in einem Pixel ohne Signal zuféllig fluktuiert, fiihrt die komplexe Mittelung (koharente

Mittelung) zu einer Abnahme der mittleren Intensitat des Rauschens um % und bei der
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Varianz um N7 Im Gegensatz zur inkoharenten Mittelung werden auch die Mittelwerte

von Signal und Rauschen beeinflusst. Bei kohdrenter Mittelung nimmt die mittlere

Intensitat des Rauschens ab, was effektiv zu einer Steigerung des SNR fuhrt [75].

Sensitivitét & Dynamikbereich

Sensitivitat: Aus dem SNR abgeleitet kann die Sensitivitdt des Systems theoretisch
bestimmt werden. Die Sensitivitdt definiert sich Uber die minimal messbare
Probenreflektivitdt R,,;;,, bei der das SNR einen Wert von 1 annimmt [76] und somit das

Signal dem Rauschniveau entspricht:

Die Sensitivitdit wird in der Literatur Ublicherweise in logarithmischer Darstellung
angegeben und hadngt im Falle der Dominanz des Schrotrauschens nur von der
Quanteneffizienz, der Probenbestrahlung, der Belichtungszeit und der Photonenenergie

ab [77]:

2.43

nQEPProbeTi)

) =10 10g10 ( E
v

SenSitivitétSD_OCT = 10 loglO (
min

Roll-Off: In FD-OCT Systemen nimmt die Sensitivitat in der Regel mit der Messtiefe ab. Die
Abtastung der spektralen Interferogramme bestimmt die spektrale Auflésung und damit
die Messtiefe. Die endliche Breite der Pixel auf dem Zeilendetektor reduziert den Kontrast
hochfrequenter Modulationen. Deshalb nimmt die Amplitude des rekonstruierten Signals
bei hoheren Frequenzen ab. Dieser in der SD-OCT auftretende Effekt wird als Roll-Off
(auch Fall-Off) bezeichnet und ist maRgeblich abhangig vom verwendeten Spektrometer

[78].

Dynamikbereich: Der Dynamikbereich in der OCT beschreibt das Verhéltnis von maximal
messbaren zu minimal detektierbaren OCT-Signal und ist bei der SD-OCT von der
Sattigungskapazitat (engl. full well capacity, FWC), der Pixelanzahl N und dem Rauschen
des Detektors abhdngig [79, 80]. Das minimal messbare Signal entspricht dem
Rauschniveau, welches sich aus Auslese- und Schrotrauschen zusammensetzt. Eine volle
Modulation des OCT-Signals als maximal messbares Signal wird erreicht, wenn die FWC
des Detektors zu jeweils % durch Referenz- und Objektarm gesattigt wird (siehe Gleichung

2.30). Der Dynamikbereich kann dann tGber
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WC FWC
\/N) —logio| [024+ T 2.44

F
DRgp_ocr = 20 10g1o<

abgeschéatzt werden [81], wobei N der Anzahl der Pixel am Detektor entspricht.

Detektion

Scanning OCT

Die bisher vorgestellten Verfahren zur optischen Kohdrenztomografie messen wie beim
Ultraschall, zuerst die Tiefenabhdngigkeit, was auch als A-Scan I(z) (Amplituden-Scan)
bezeichnet wird. Um eine laterale Abhéngigkeit der Streuung der Probe entlang einer
Achse zu bestimmen, kdnnen beispielsweise auslenkbare Spiegel wie galvanometrische
Spiegel oder MEMS-Scanner zur Strahlablenkung eingesetzt werden. Diese Variante der
OCT wird auch als flying spot OCT bezeichnet. Durch die sich bei der scannenden OCT
ergebende konfokale Anregung und Detektion wird der Einfluss von mehrfachgestreuten
Photonen auf die Signalakquisition minimiert. Konfokale Bildgebung nutzt eine
Lochblende, um bei der optischen Abbildung Licht, welches nicht aus einem mit einem
fokussierten Laserstrahl beleuchteten Bereich stammt, abzuschwéachen. Das Prinzip ist
schematisch in Abbildung 8 dargestellt. Eine mathematische Beschreibung dieses Prinzips
findet sich in [82]. Konfokale Bildgebung tragt zu einer Tiefendiskriminierung in der

Mikroskopie bei. In der scannenden OCT entsteht die konfokale Bildgebung durch die

Anregungslicht

Brennebene

Detektor E | 1 : |

Lochblende Linse ) M Objekt
Dichroitischer

Spiegel

Abbildung 8: Schematische Darstellung des konfokalen Prinzips - Licht, welches nicht aus dem Brennpunkt
stammt, wird im Bereich der Lochblende geblockt. Dies optimiert die axiale als auch laterale Auflésung und
fiihrt zu einer zusdtzlichen Tiefendiskriminierung.
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Verwendung von Single-Mode Fasern. Die Tiefe AgonforqaiZ des konfokalen Gatings in der
scannenden OCT mit Single-Mode Fasern folgt aus der Theorie der konfokalen

Fluoreszenzmikroskopie [82], mit

0,63 - 1,
Akonfokal(z) = m 2.45

wobei a der halbe Offnungswinkel des einfallendes Lichts ist. Allgemein wird in der OCT
die Beschreibung der lateralen Auflosung aus der konfokalen Fluoreszenzmikroskopie

Ubernommen [83, 84], die gegenliber dem Rayleigh-Kriterium um V2 gesteigert ist:

A
Akonfokal(x'y) = 0,37'N—?4 2.46

Line-Field OCT

Line-Field OCT (LF-OCT) ist ein Ansatz zur parallelen Detektion von A-Scans entlang einer
Achse, um den wesentlichen Nachteil des sequenziellen Scannens in der scanning OCT zu
Uberwinden [85]. LF-OCT beruht auf der Verwendung von Zylinderlinsen, um einen
Lichtschnitt in die Tiefe zu projizieren. Line-Field-Konzepte wurden als TD-OCT [86] und
FD-OCT Variante [87] gezeigt.
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Full-Field OCT

Flachensensoren ermoglichen die parallele Detektion einer en face Ebene (Full-Field OCT,
FF-OCT) [88, 89]. Erste Ansatze wurden bereits 2002 als FF-TD-OCT Aufbauten
veroffentlicht [90]. Im Gegensatz zu scannenden FD-OCT Verfahren muss fir die
Akquirierung eines Volumens durch die Tiefe gescannt werden [91], dargestellt in
Abbildung 9 nach [91]. FF-FD-OCT Varianten sind dagegen in ihrer Umsetzung
aufwendiger, aber deutlich schneller. Erste Konzepte in der FF-FD-OCT wurden als
FF-SS-OCT Aufbauten realisiert [92]. Diese detektieren jeweils wahrend eines
Lasersweeps einer durchstimmbaren Lichtquelle 100 bis 1000 Interferogramme bei
verschiedenen Wellenlangen und kénnen somit ein Volumen innerhalb weniger
Millisekunden akquirieren, schematisch dargestellt in Abbildung 9 (c). Somit konnte eine
im Vergleich zu bisherigen Verfahren sehr schnelle Variante von OCT realisiert werden.
Hierbei werden Voxel Akquisitionsraten im GHz Bereich erreicht [93]. Beispielsweise
konnte mittels eines Full-Field Swept-Source Ansatzes A-Scan-Raten im MHz Bereich zur

Darstellung der Retina in vivo umgesetzt werden [94, 95].

Scanning OCT Full-Field Time-Domain OCT Full-Field Swept-Source OCT

parallel

(a) (b) (c)

Abbildung 9: Gegendiiberstellung von scannender OCT zu Full-Field OCT. (a) Durch die parallele Aufnahme von
A-Scans in der scanning (auch flying spot) (FD-)OCT kénnen B-Scans innerhalb weniger Millisekunden
aufgezeichnet werden. Volumenaufnahmen bendétigen typischerweise mehrere Sekunden bis Minuten. (b) In
der Full-Field Time-Domain OCT kénnen en face Ebenen durch die Parallelisierung bei der Detektion innerhalb
weniger Mikrosekunden aufgezeichnet werden. Fiir Volumenaufnahmen muss entlang der Tiefe gescannt
werden, was die Messzeit erhéht. (c) Full-Field Swept-Source OCT erméglicht durch die Kombination aus
paralleler Detektion und Swept-Source Ansatz die Aufzeichnung ganzer Volumen innerhalb weniger
Millisekunden.
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2.3.3 Anwendungsfelder in der OCT

Durch die Moglichkeit der hochaufgelosten Darstellung der Retina ist OCT zum
Goldstandard bei der Diagnose verschiedenster Erkrankungen wie beispielsweise
altersbedingter Makuladegeneration geworden und hat sich dadurch im Bereich der
Ophthalmologie als Standardbildgebungstechnik fiir die Retina etabliert [96]. Aufgrund
der hohen Geschwindigkeit der OCT konnen diese Informationen in vivo am Patienten
gewonnen werden. In den letzten 25 Jahren hat sich die OCT dabei immer weiter
differenziert. Hauptgegenstand der Forschung bestand in der Erhohung von Auflésung
und der Steigerung der Messgeschwindigkeit, in der ErschlieBung neuer funktioneller
Bildgebungstechniken und der Etablierung neuer Anwendungsfelder neben der
Ophthalmologie. Zu neueren Bereichen, bei der die OCT fiir verschiedene Anwendungen
evaluiert wird, zahlen Kardiologie, Dermatologie und Hals-Nasen-Ohren-Heilkunde [97].
Zu den Forschungsfeldern der funktionellen Erweiterung der OCT zahlt die Untersuchung
der Anderung der Polarisation des gestreuten Lichtes, Modulation in der optischen
Frequenz durch den Doppler-Effekt und phasensensitive Bildgebung. Diese dienen
beispielsweise dazu, die tiefenaufgeldste Extinktion [98], Blutflussgeschwindigkeit [99],
Anderung von Doppelbrechung und Reflektivitit des Gewebes bei neuronaler Aktivitat zu

bestimmen [48].

Funktionaler Kontrast
An dieser Stelle werden ausschlieRlich zwei funktionelle Erweiterungen der OCT zur

Darstellung von Gewebeperfusion ndher beschrieben.

Doppler OCT: Basierend auf dem Doppler-Effekt kann die Flussgeschwindigkeit iber die
induzierte Doppler-Frequenzverschiebung Aw im zurickreflektierten Licht entlang der
optischen Achse in jeder Tiefenposition bestimmt werden [100]. In der FD-OCT wird die
Doppler-Frequenzverschiebung des komplexen OCT-Signals (iber die Phase ausgewertet.
Dabei werden die axialen Bewegungen in der Probe aus den Phasendifferenzen A¢ zweier
um die Zeit versetzten A-Scans Uber

Az(x’ Z) = M 2.47

AnnT
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berechnet. T ist die Zeit zwischen den Aufnahmen und A¢ die Phasendifferenz zwischen
zwei aufeinanderfolgenden A-Scans. Phasenbasierte Doppler-OCT misst nur die axiale
Bewegungskomponente und ist darliber hinaus durch Bewegungsartefakte und der

Abhangigkeit der Phasensensitivitat vom SNR fir in vivo Anwendungen limitiert [101].

Speckle-Varianz OCT: Bei der Speckle-Varianz OCT werden A-Scans bzw. B-Scans oder
Volumen lber die Zeit mehrmals aufgezeichnet [102, 103]. Durch Berechnung der Varianz
des Betragsanteils des OCT-Signals Uber die Zeit konnen statische von dynamischen
Signalen unterschieden werden. Eine Hauptanwendung hat sich dabei in der Detektion
von BlutgefaBen ergeben. Diese Technik wird in der Literatur als Optische
Kohéarenzangiographie bezeichnet (Optical Coherence Tomography Angiography, OCTA).
Aufgrund der hohen Auflésung in der OCT konnte eine mikroangiografische Bildgebung
realisiert werden, bei der Blutgefalle bis hin zu Kapillaren dargestellt und deren Verteilung
in vivo evaluiert werden [104]. Dieser Ansatz ermoglicht zudem eine volumetrische
Blutflussdarstellung [105, 106]. Ein Nachteil in der OCT ist die hohere Sensitivitat
gegenliber Bewegungsartefakten, die mit einer reduzierten Qualitat der OCTA-Bilder

einhergehen [107].

2.3.4 Hochauflésende OCT

OCT-Aufbauten, die entweder eine besonders hohe axiale bzw. laterale Auflésung bieten,
werden entweder als high-resolution OCT oder als Optical Coherence Microscopy (OCM)
bezeichnet [108, 109]. Zur Steigerung der axialen Auflésungen werden héaufig
Superkontinuum-Lichtquellen, Femtosekundenlaser oder mehrere
Superlumineszenzdioden im Multiplexverfahren eingesetzt [20, 44, 110]. Um eine hohe
lateralen Auflosung zu ermdglichen, werden Objektive mit einer hohen numerischen
Apertur verwendet. Ein sich daraus resultierender Nachteil ist die geringere
Rayleighldange, wodurch nur noch Strukturen in einer begrenzten Messtiefe um den Fokus

herum scharf dargestellt werden.

In den letzten Jahren wurden verschiedene sowohl axial als auch lateral hochauflésende
scanning SD-OCT Systeme unter den Bezeichnungen pOCT [111, 112], visOCM [113],
microscopic OCT [114] und mOCT [19] veroffentlicht. Diese Systeme erreichen nahezu

1um? isotrope Auflésung und unterscheiden sich hauptsichlich in der Art der
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Fokusverlangerung, um den Nachteil hoher NA Objektive auszugleichen. uOCT nutzt einen
apodisierten Probenstrahl und visOCM einen Bessel-Strahl zur Fokusverlangerung. In der
microscopic OCT wird eine akusto-optische Linse eingesetzt, um den Fokus Giber mehrere
Aufnahmen axial zu verschieben und durch Stitching der Fokusebenen nachtraglich eine
kiinstliche Fokusverldangerung in den rekonstruierten Bildern zu erzeugen. Dieser Ansatz
wird auch in der Gabor-Domain OCM verfolgt [115]. Unter der Bedingung einer
phasenstarren Aufnahme bietet die OCT darlber hinaus auch die Moglichkeit zur
nachtraglichen Refokussierung der Daten, da bei der koharenten Bildgebung neben der
Amplitude auch die Phase gemessen wird [116]. In einem numerischen
Nachbearbeitungsschritt konnte mittels mOCT gezeigt werden, dass Aberrationen und
Defokus korrigiert werden kénnen [117]. In der LF-FD-OCT wurde die hochste axiale
Auflésung mit 1,22 um bei einer Empfindlichkeit von 89 dB und einer lateralen Auflosung
von 26 um eines parallelen SD-OCT-Systems von der Arbeitsgruppe um A. Wax
veroffentlicht [118]. Die Arbeitsgruppe um A. Oldenburg veroffentlichte einen LF-SD-OCT
Aufbau mit 1.024.000 A-Scans/s bei einer Auflésung von 2 (axial) bzw. 14 um (transversal)
und einer Empfindlichkeit von 113 dB [119]. Neben hochauflésender SD-OCT wurden auch
in der TD-OCT Aufbauten entwickelt, die isotrope Aufldsungen im Bereich von 1 um?
erreichen. Diese wurden sowohl als LF-TD-OCT und FF-TD-OCT veroffentlicht [86, 90, 120].
Derzeit wird in der klinischen Anwendung der Nutzen von hochaufgeloster FF-TD-OCT fr

histologische Untersuchungen ex vivo evaluiert [121].

Bildgebung der Atemwege

Ein Ziel der Auflosungssteigerung in der OCT ist die Darstellung von Zellen und
subzelluldren Strukturen [122]. Mittels hochauflosender OCT konnte beispielsweise im
Gegensatz zur 2-Photonen Mikroskopie die Funktion von Zilien-tragenden Zellen ex vivo
und in vivo ohne Anfarbung untersucht werden [19, 21, 112, 123, 124]. Als Zilie wird eine
besondere Form des Zellfortsatzes bezeichnet, welche eine essenzielle Funktion beim
Schleimtransport in den Atemwegen innehat. Diese mehrere Mikrometer langen
Strukturen enthalten neben Zytoplasma ein réhrenférmiges Skelett aus Blindeln von
Mikrotubuli, welches auch als Axonem bezeichnet wird. Stérungen dieser Bewegungen

und der Zilien-tragenden Zellen kdnnen Atemwegserkrankungen hervorrufen [125].

34



Theorie | Optische Koharenztomografie

Abbildung 10: uOCT-Aufnahme einer exzidierten Luftréhre des Schweines. (a) uOCT B-Scan. Gelber Balken:
Tiefe der Atemwegsoberfldchenfliissigkeit; Rote Balken: Tiefe der perikilicéiren Fliissigkeitsschicht; Epithel (ep)
und Lamina propria (Ip) sind ebenfalls sichtbar. (b). H&E-gefdrbtes Histologiebild mit Darstellung der Zilien (c),
des Epithels (ep) und der Lamina propria (Ip). Mafsstabsbalken: 10 um. Nachgedruckt mit Genehmigung von
[112] © PLOS.

In Abbildung 10 ist ein B-Scan eines pOCT-Setups mit korrespondierenden HE-Schnitt

einer Schweineluftréhre ex vivo dargestellt. Anhand des B-Scans kénnen verschiedene
Schichten der Luftréhre vom Schwein unterschieden werden. Die Epithelschicht (ep) lasst
sich von der Lamina propria (Ip) durch die Grauwertunterschiede abgrenzen. Im
Gegensatz zu einem histologischen Schnitt kénnen aufgrund von Speckle keine einzelne

Epithelzellen im B-Scan identifiziert werden.

Speckle

Ein in der OCT auftretendes Problem ist das bei koharenter Bildgebung entstehende
Speckle-Phanomen, welches sich wie ein Rauschen mit hohem Kontrast auf die
Bildgebung auswirkt und die Darstellung von zelluldren Strukturen erschwert. Speckle
entstehen in der OCT durch Streuung an Strukturen in der Probe, die kleiner sind als die
Punktspreizfunktion (engl. point spread function, PSF) [3]. Sie verschlechtern die
Bildqualitdt und erschweren die Differenzierung von Strukturen nahe der
beugungsbegrenzten Auflésung. Trotz seines rdumlich zufédlligen Aussehens wird das
Speckle-Muster einer Probe vollstdandig durch die zugrunde liegende rdumliche Verteilung
der Streuer bestimmt [126]. In der Vergangenheit wurden verschiedene Verfahren zur
Minimierung der Bildartefakte durch Speckle entwickelt. Unter der Bedingung, dass
wahrend einer Messung das Speckle-Muster (iber mehrere zeitlich konsekutive

OCT-Aufnahmen unkorreliert ist, kann eine Mittelung eine Reduktion des
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Speckle-Kontrastes herbeifiihren. Ein sich dabei ergebender Nachteil kann die
gleichzeitige Verschlechterung der Auflésung sein, falls die Voxel in den Aufnahmen nicht
mehr miteinander korreliert sind. Eine weitere Moglichkeit besteht in der Anwendung von
Mittelwert-  oder  Median-Filtern  auf  benachbarte = Voxel in  einem
Nachprozessierungs-Schritt, welche gleichzeitig zu einer Auflosungsreduktion fihrt.
Dariuber hinaus existieren auch aufwendigere Bildverarbeitungsfilter, wie nichtlineare
Schwellwert-Filterung, nichtlineare anisotrope Filterung oder neuronale Netzwerke,
welche aber kiinstliche Strukturen in den Bildern erzeugen kénnen [127]. Zur Darstellung
von zelluldaren Strukturen sind diese Verfahren aufgrund der Auflésungsreduktion nur
bedingt geeignet. Ein weiteres Verfahren zur Optimierung des Speckle-Kontrastes unter
Beibehaltung der Auflésung wurde unter der Bezeichnung SM-OCT (Speckle-Modulation)
vorgestellt [128]. Mit Hilfe eines optischen Diffusors werden lokale zufallige
Phasendnderungen im Objektlicht induziert. Dies erzeugt ein unkorreliertes
Speckle-Muster in den OCT-Bildern und nach inkoharenter Mittelung Uber die Zeit zu
einer Verringerung der Speckle. Unter der Bezeichnung temporal speckle averaging (TSA)
wurde eine Methode vorgestellt, bei der eine Reduktion der Speckle in vivo bei der
Aufnahme der Netzhaut durch Registrierung und Mittelung von mehreren

aufgenommenen Volumina maglich ist [126].

2.3.5 Bewegung als Kontrast in der OCT

Neben den Verfahren zur Reduktion von Speckle-Artefakten und ausgehend von den in
2.3.3 vorgestellten funktionalen Erweiterungen der OCT existieren noch weitere
Methoden, um die dynamischen Signalfluktuationen von Zellen im OCT-Signal zu
untersuchen. Bei der Bildgebung von lebenden Zellen und Geweben kommt es zu
Veranderungen im Speckle-Muster, die auf die Bewegung von streuenden Strukturen
zurlickzufiihren sind. Neben dem Vorhandensein von roten Blutkdrperchen, die im
GefalRsystem flieRen, kann die Bewegung von Streuern im Gewebe durch intrazellulare
Bewegung verursacht werden. Die Untersuchung des Signalfluktuationen in Gewebe lber
den Blutfluss hinaus wurde in den letzten Jahren von verschiedenen Arbeitsgruppen
untersucht. Beispiele hierfiir sind die Bewegung von Organellen entlang von Mikrotubuli,
der Prozess der Mitose und die mit der Apoptose verbundenen morphologischen

Verdnderungen. Wiahrend der Apoptose fiihrt eine vorhersehbare Abfolge von
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biochemischen und morphologischen Verdanderungen zum Zelltod. Beispielsweise wurde
unter der Bezeichnung ,Motility Contrast’ eine Methode zur Untersuchung der Wirkung
von Krebsmedikamenten auf das Zytoskelett veréffentlicht [129]. Uber die Auswertung
der Standardabweichung im Verhaltnis zur mittleren Intensitat wurde die Zellmotilitat
von Spharoiden nach Medikamentengabe bestimmt. Eine Untersuchung bzgl. der
Signalfluktuationen durch Zellmotilitdten von Mammaepithelzellen erfolgte auch durch
Oldenburg et al. [130, 131]. Mit den beiden Methoden ,Motility Amplitude’ und ,Speckle
Fluctuation Spectroscopic Analysis erfolgte eine Auswertung der Motilitdt der
Zellgewebe anhand der Intensitatsdaten. Die axiale und laterale Auflésung des
verwendeten OCT-System betrug 2,6 um bzw. 10 um in Luft. Ein weiteres Verfahren
wurde unter der Bezeichnung ,Diffusion Sensitive OCT, vorgestellt, bei dem das
Leistungsspektrum der zeitlichen Fluktuationen des OCT-Signals von der Diffusion von
Partikel ausgewertet wird [132]. Die dynamische Lichtstreuung (engl. dynamic light
scattering, DLS) ist ein Verfahren zur Untersuchung des Diffusionsverhaltens von
Makromolekiilen in Losung [133]. In der DLS werden zeitliche Fluktuationen in der Regel
anhand der Autokorrelationsfunktion analysiert. Eine schnellere Dynamik von Teilchen
fiihrt zu einer schnelleren Dekorrelation der gestreuten Intensitat. Dieser Ansatz wurde
auch in der OCT umgesetzt, um anhand der Autokorrelation der Intensitdt an jedem Pixel
Apoptose und die Bewegung von intrazellularen Strukturen zu untersuchen [134-137].
Mit einem OCT-System bei einer axialen Auflosung von 14 pm und einer lateralen
Auflésung von 18,1 um in Gewebe wurde von El-Sadek et al. auch unter der Bezeichnung
,dynamic OCT‘ das dynamische Verhalten von Spharoiden untersucht [138, 139]. Der
Begriff ,dynamic OCT‘ wird in der Literatur unter anderem auch als Synonym fir
Speckle-Varianz OCT zur Darstellung von BlutgefdRen (OCTA) genutzt [140]. Des Weiteren
wurden mit einem OCT-Systeme bei einer axialen Auflésung von 3 um und einer lateralen
Auflésung von 10 um das dynamische Verhalten von Zellkulturen (iber Zeitserien von
Volumenaufnahmen untersucht [141]. Mittels hochauflésender FF-TD-OCT [142, 143]
gelang der Arbeitsgruppe um Claude Boccara die Etablierung eines Ansatzes zur
Darstellung von Zellen und subzellularen Strukturen, welcher ebenfalls unter der
Bezeichnung ,dynamic OCT‘ (dOCT) veroffentlicht [22, 143] wurde. Die Auflésung des
FF-TD-OCT Systems liegt im Bereich von 1 - 2 um. Der signalgebende Anteil wird in dieser

Methode aus der intrinsischen Dynamik von Zellen und subzelluldren Strukturen
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gewonnen. In ihren Arbeiten konnte die Arbeitsgruppe um C. Boccara aufzeigen, dass sich
mithilfe von ,dynamic OCT‘ durch Analyse des Signals in Kombination mit einer hohen
Auflésung Zellen und subzelluldre Strukturen kontrastreich ex vivo darstellen und damit
studieren lassen [144-146]. Aus den interferometrisch erfassten en face Rohdaten-Bildern
eines FF-TD-OCT Aufbaus wurde (iber eine Auswertung der dynamischen Anteile das
en face dOCT-Bild erzeugt. Der bei der dOCT erzeugte Kontrast basiert auf der
metabolischen Aktivitdt von Zellen und scheint von ATP abhéangig zu sein [147]. Die
Bewegungen von Zellen wurde beispielsweise mittels quantitativer Phasenmikroskopie
besonders am Beispiel von Erythrozyten eingehend studiert [148]. Hierbei zeigte sich,
dass der signaltragende Anteil durch den aktiven Metabolismus von Zellen verursacht
wird und mit ATP Verbrauch in Verbindung steht [149]. Dynamische OCT kann daher nur
bei in vivo und frischen ex vivo Proben mit noch lebenden Zellen angewandt werden. Ein
Vorteil der dOCT gegeniiber anderen Bildgebungsverfahren, wie beispielsweise
Fluoreszenzmikroskopie, besteht in der Moglichkeit, zellulare Strukturen farbungsfrei
auflésen zu kénnen. Das FF-TD-OCT System, schematisch dargestellt in Abbildung 11 (a),
basiert auf einem Linnik-Interferometer mit einer LED, welche Licht im sichtbaren Bereich
emittiert, sowie einem Objektiv mit hoher NA [90]. Durch den Einsatz einer raumlich

inkoharenten Lichtquelle haben in diesem Aufbau mehrfach gestreute Photonen
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Abbildung 11: Schematische Darstellung des FF-TD-OCT Aufbaus (a) Basierend auf einem Linnik-Interferometer
wird mit einer breitbandigen Lichtquelle und einem Objektiv mit einer NA von 0.3 eine isotrope Auflésung von
1 um? erreicht. Strukturen innerhalb der Kohdrenzlinge der Lichtquelle erzeugen das interferometrische
Signal. (b) Intrinsische Bewegungen der Probe innerhalb der Kohdrenzlinge erzeugen eine messbare
Phasenverschiebung. Adaptiert mit Genehmigung von [22] © The Optical Society
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(Cross-Talk) keinen negativen Einfluss auf die Bildqualitdt und es wird eine isotrope
Auflésung von 1 pum? erreicht. Unter Verwendung einer Flichenkamera werden die
zurlckgestreuten Photonen aus einer enface Ebene innerhalb eines Volumens
interferometrisch  detektiert. Durch Verfahren der Probe oder des gesamten
Interferometers entlang der Tiefe z kdnnen Volumina aufgenommen werden. In der
dynamic OCT werden die zeitlich konsekutiv aufgenommenen en face Ebenen anhand der
Signalfluktuationen, siehe Abbildung 11 (b) analysiert. Die detektierte interferometrische

Signalintensitat I(r,t) am Ort r = (x, y, z) zur Zeit t kann dabei durch

I(r,t) = L) +a(,t)- cos(d)(r, t)) 2.48

beschrieben werden. I ist die Intensitdt des Referenzsignals und beinhaltet auch das
Licht, welches sich nicht innerhalb der Kohdrenzldange befindet. @ und ¢ sind Amplitude
und Phase des zurickgestreuten Lichts aus der Probe, welches mit dem Referenzlicht
interferiert. Fiir die dOCT-Bildgebung wird das Signal Gber einen langeren Zeitraum
detektiert, sodass das statische Signal I, vom detektierten Signal I subtrahiert werden

kann und ausschlieBlich der dynamische Signalanteil a(r,t) - cos(d)(r, t)) verbleibt. Die
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Abbildung 12: OCT mit dynamischen OCT-Kontrast - Aufnahme eines en face Bildstapels iiber die Zeit mit
anschliefSender Auswertung des zeitlichen Signalverlaufs in vier verschiedenen Regionen des Bildes zeigt
unterschiedliche Fluktuationen in Abhéngigkeit von der Bildstruktur. Die Analyse der Signalfluktuationen durch
die Standardabweichung ermdglicht einen neuen Kontrastmechanismus (STD) in der OCT. Adaptiert mit
Genehmigung von [22] © The Optical Society
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Amplitude @ und die Phase ¢ sind durch die Streuer innerhalb eines Voxel bestimmt und
andern sich abhangig von der Bewegung der Streuer innerhalb des Voxels. Dieser
dynamische Signalanteil wird zur Kontrasterzeugung genutzt. Eine Moglichkeit zur
Analyse des dynamischen Signals S die auch bei der OCT-Angiographie angewandt wird,
ist die Berechnung der Standardabweichung des Signals tiber einen Zeitraum T (Abbildung

12):

T
Irt) = %Z(S(x,y,ti)—<5(x,y) >)2 243
i=1

Aufgrund der langen Messzeiten zur Erfassung der Signale von bis zu einer Sekunde ist die
dOCT bisher auf ex vivo Untersuchungen eingeschrankt. In ersten Versuchen wird mittels
einer Bewegungskorrektur die in vivo Anwendbarkeit von FF-TD-OCT und dOCT am Auge
erforscht [24]. Die Aufnahmezeit betrug dabei 25 Sekunden. Um das dynamische Signal
besser klassifizieren zu konnen, wurde in weiteren Arbeiten die Darstellung im

Frequenzraum mittels eindimensionaler Fourier-Transformation genutzt [150] :

FSO)w) = % [S@) - et 2.50

Nach Fourier-Transformation kann das Signal anhand der enthaltenen Frequenzanteile
analysiert werden. Es konnte gezeigt werden, dass durch die Auswertung der zeitlichen
Signale in drei unterschiedliche Frequenzbereiche und anschliefender Reprasentation im
RGB-Raum Zellen und subzelluldre Strukturen kontrastreich voneinander differenziert
dargestellt werden kdnnen [150]. Dies bietet den Vorteil, dass der spezifisch erzeugte
Kontrast direkt auf den Bewegungskomponenten der Zellen basiert [151]. Im Bereich
scannender FD-OCT konnten auch mittels visOCT Uber die Auswertung des komplexen
Signals mehrerer B-Scans Zellkerne und Zytoplasma einzelnen Makrophagen in einer
Petrischale gezeigt werden [113]. Leung et. al. veréffentliche erste Ergebnisse mit uOCT
zur dOCT anhand von ex vivo Osophagus- und Zervixgewebe [152]. Dabei erfolgte die

Auswertung Uber die Analyse des Leistungsspektrums der zeitlichen Signalfluktuationen.
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3 Material und Methoden

Im folgenden Abschnitt wird der Aufbau zur hochauflésenden SD-OCT beschrieben und
elementare technische Bestandteile ndher erlautert. Der mikroskopische OCT-Aufbau
(mOCT) zeichnet sich durch eine besonders hohe axiale und laterale Auflésung im Bereich
von 1-2pum aus. Die zugehorige Ansteuerung, Datenakquisition, Prozessierung der
Rohdaten und technische Charakterisierung der Bildgebungsleistung werden in den
darauffolgenden Abschnitten beschrieben. Im anschlieRenden Abschnitt wird die
Implementierung der dOCT fiir die mOCT und die verwendeten Auswertungsalgorithmen

behandelt. AbschlieRend erfolgt eine Beschreibung der Versuchsdurchfiihrungen.

3.1 Mikroskopische OCT

3.1.1 Aufbau

Der Aufbau zur mikroskopisch optischen Kohadrenztomografie basiert auf einem
Michelson-Interferometer (Abbildung 13). Als Lichtquelle wird ein Superkontinuum-Laser
eingesetzt (SuperK EXTREME - EXW-OCT, NKT Holding, Danemark). Das von der

Lichtquelle emittierte Licht wird Gber einen Bandpass-Filter und (SuperK SPLIT, NKT

C A DC RR
s — >
FC
C
G

TS

110 0

B P

&

Abbildung 13: Schematische Darstellung des Aufbaus zur mikroskopischen OCT - LS: Lichtquelle; FB: Filter; FC:
Faserkoppler; PC: Computer; S: Spektrometer; 1/0: |/O-Karte; C: Kollimatoren; A: Apertur; DC:
Dispersionskorrektur; RR: Retroreflektor; G: galvanometrische Spiegel; TS: Teleskopoptik; O: Objektiv; P:
Probe. Das Licht wird in einem Breitband-Faserkoppler in Objekt- und Referenzarm aufgeteilt. Das von der
Probe zuriickreflektierte Licht interferiert mit dem zuriickreflektierten Licht aus dem Referenzarm auf dem
Detektor des Spektrometers und wird am PC ausgewertet. Durch Auslenkung der galvanometrischen Scanner
wird die Probe in xy abgetastet.
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Holding, Ddnemark) eine Monomodefaser (630HP, Thorlabs, Inc., USA) zu einem 50/50
Breitband-Faserkoppler (TW630R5A2, Thorlabs, Inc., USA) geleitet.

Ein Teil des Lichts wird im Referenzarm {ber einen Kollimator (60FC-L-4-M25-02,
Schafter + Kirchhoff GmbH, Germany) ausgekoppelt. Nach Dispersionsausgleich durch
14 mm Glassubstrat (SF57, Casix Inc., China) wird das Licht (iber einen variablen
Abschwiécher (NDC-50C-2M, Thorlabs Inc., USA) auf einen Retroreflektor (PS975M-B,

Thorlabs Inc., USA) geleitet, um zurlick zum Faserkoppler reflektiert zu werden.

Im Objektarm wird ein baugleicher Kollimator verwendet. Das kollimierte Licht wird tGber
zwei galvanometrische Spiegel (6210H, Cambridge Technology, USA) geleitet. Eine Ebene
zwischen den Spiegeln wird mittels eines achromatischen Linsensystems (SL50-CLS2 und
TL200-CLS2, Thorlabs, Inc., USA) auf die hintere Brennebene des Mikroskopobjektivs
abgebildet. In dieser Arbeit wurde ein 10x/0,3 NA Mikroskopobjektiv der Firma Leica
eingesetzt (HCX APO L 10x/0.3 WUVI, Leica Microsystems, Deutschland).

Zurickreflektiertes Licht aus Proben- und Referenzarm wird iber eine Monomodefaser
zuriick zum Spektrometer geleitet. Dieses besteht aus ein holografisches Gitter und einer
Zeilenkamera zur Detektion des Spektrums. In dieser Arbeit wurden drei unterschiedliche

Spektrometer verwendet.

Objekt- &
Referenzarm

Abbildung 14: mOCT-Aufbau auf einem schwingungsgeddmpften Tisch. Als Messobjekt (P) wurde eine Rolle
Klebeband unter das Mikroskopobjektiv (O) positioniert. Die B-Scan Aufnahme mit den unterschiedlichen
Schichten des Klebebandes ist auf dem Bildschirm dargestellt. PC: Computer; Si: Sprint-, S;: OctoPlus- und Ss:
Xxposure-Spektrometer

42



Material und Methoden | Mikroskopische OCT

Die Ansteuerung der galvanometrischen Scanner erfolgt (iber zwei Analog-Ausgénge einer
I/O-Karte (NI1-6251, National Instruments, USA) und einem Treiber. In Abbildung 14 ist der
mOCT-Aufbau dargestellt. Die Probenhalterung befinden sich auf einem in zwei Achsen
verstellbaren Tisch (Intravital stage, LaVision BioTec GmbH, Deutschland). Um eine
groRtmogliche Stabilitdit wahrend einer Messung zu gewahrleisten, sind alle
Komponenten bis auf Lichtquelle und Spektrometer auf einem aktiv gedampften
optischen Tisch (T1020CK & PTA514, Thorlabs, USA) gelagert. Die Probe kann in
xy-Richtung computergesteuert mit Mikrometerprazision in xy-Richtung verschoben
werden. Die Hohe des Tisches kann hydraulisch verandert werden, um die Probe optisch
zu fokussieren. Die Anpassung der Messtiefe erfolgt durch Verschiebung des
im Referenzarm. Zur Triggerung des (Kamera und

Retroreflektors Systems

galvanometrische Scanner) wird der Counter-Ausgang der NI-6251 |/O-Karte genutzt.

Spektrometer
Im Rahmen dieser Arbeit wurden drei unterschiedliche Spektrometer mit jeweils drei

verschiedenen Zeilenkameras verwendet, die sich hauptsachlich bezlglich

Tabelle 1: Wichtigste Kenndaten der im mOCT verwendeten Zeilenkameras

Sprint SpL4096 OctoPlus CL  xposure monochrome
140km
Hersteller Basler AG, Teledyne e2v, Austrian Institute of
Deutschland USA Technology, Osterreich
FWC [e7] 18.000 200.000 13.000

Quanteneffizienz

37 % @ 750 nm

54 % @ 850 nm
41 % @ 590 nm

42 % @ 463 nm
43 % @ 518 nm
43 % @ 627 nm
24 % @ 860 nm

Odark+read [€7] 26 55 25
Pixelanzahl 2048 2048 2016 (+32 inaktive)
Ausleserate [Hz] 127.000 248.000 600.000
Digitalisierung [bit] 8 12 10
PixelgréRe [um?] 10x 10 10 x 200 9x9

43



Auslesefrequenz (A-Scan-Rate) und Sattigungskapazitat unterscheiden. Tabelle 1 listet die
wichtigsten Eigenschaften der Spektrometer, bzw. der darin befindlichen Zeilenkameras
auf [153-155]. Die beiden Zeilenkameras Sprint spL4096 140km (Basler AG, Deutschland)
und OctoPlus CL (Teledyne e2v, Vereinigtes Konigreich) werden in kommerziellen
OCT-Systemen der Firma Thorlabs verbaut. Der Datentransfer erfolgte (ber eine
Cameralink Schnittstelle mit einer Frame-Grabber Karte am PC. Die Zeilenkamera xposure
monochrome (AIT Austrian Institute of Technology GmbH, Osterreich) wurde fiir eine
schnelle volumetrische Bildgebung evaluiert. Sie besitzt 2016 aktive und 32 inaktive Pixel
mit einer PixelgréRe von 9 x 9 um? bei einem 90 % Fullfaktor. Der Hersteller gibt nach
EMVA 1288 [156] eine Uber 4 Wellenlangen gemittelte Quanteneffizienz von 37 % und
eine Sattigungskapazitat von 13.000 e an [155]. Zur Datenlibertragung wird eine optische
GigE Schnittstelle (Generic Compatible 40G QSFP+ to 4x10G SFP+ Breakout Active Optical
Cable, Fiberstore, USA) verwendet. Um die Daten zu prozessieren wurde ein
leistungsstarker Computer eingesetzt (i9 7900X CPU, Intel, USA und Gigabyte X299 Aorus
9 Mainboard, Gigabyte Technology, USA). Die xposure-Zeilenkamera lbertragt die Daten
an eine Intel Netzwerkkarte X520-SR2 (Intel® Ethernet Converged Network Adapter
X520-SR2, Intel, USA). Fiir die Teledyne e2v ergibt sich eine Ubertragungsrate von
0,95 GByte/s (12 Bit) und fur die xposure-Zeilenkamera 1,14 GByte/s (8 Bit). Fiir eine
Volumenaufnahme werden die Rohdaten der xposure-Zeilenkamera auf eine M.2 SSD

(Samsung 960 Pro M.2 2280) gespeichert.

3.1.2 Ansteuerung & Datenakquisition

Fiir die Basler Sprint- und die OctoPlus-Zeilenkamera konnte die kommerzielle Software
Thorlmage 5.2 (Thorlabs, USA) zur Ansteuerung und Visualisierung der OCT-Daten
wadhrend einer Messung verwendet werden. Diese bietet in verschiedenen Modi die
Moglichkeit A-Scans, B-Scans, Volumen und Speckle-Varianz Aufnahmen abzuspeichern.
Im Speckle-Varianz Aufnahmemodus kann die Anzahl an B-Scans, die hintereinander am
selben Ort aufgezeichnet werden sollen, das Messfenster und die Anzahl an
nebeneinanderliegenden B-Scans eingestellt werden. Nach jeder Aufnahme von
mehreren B-Scans wird die Aufnahme orthogonal zum B-Scan verschoben und es wird
erneut die Anzahl an vorgegebenen B-Scans aufgezeichnet. Aus den sequenziell

aufgezeichneten B-Scans wird die Varianz (iber die Zeit berechnet und somit ein
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Speckle-Varianz Volumen erzeugt. Dariiber hinaus wurde in dieser Arbeit auch das
Software Development Kit (SDK) von Thorlmage verwendet. Dieses wurde in eine
LabVIEW Software eingebunden, um Zeitserien von dmOCT B-Scans mit der Basler
Sprint- und OctoPlus-Zeilenkamera aufzuzeichnen. Hierbei werden Uber einen vom

Nutzer vorgegeben Zeitintervall dmOCT B-Scan Aufnahmen aufgezeichnet.

3.1.3 Prozessierung der Rohdaten

In der scannenden SD-OCT wird das tiefenabhangige eindimensionale Streuprofil (A-Scan)
aus den aufgenommenen spektralen Intensitaten mithilfe einer Fourier-Transformation
rekonstruiert. Um die dabei bestmogliche axiale Auflésung zu erreichen, bedarf es
mehrerer Vorverarbeitungsschritte, um unter anderem den Einfluss von
probeninhdrenter Dispersion zu minimieren [73]. Das Rekonstruktionsverfahren ist in
einer Matlab Software implementiert. GréRere Datenmengen konnten auch in einem

Batch-Prozess prozessiert werden.

A — k: Zur Korrektur der spektral aufgezeichneten Daten wird am Spektrometer ein
dispersionsfreies Signal aufgenommen. Ohne Licht aus dem Referenzarm wird ein
Silberspiegel am Ende des 50/50 Faserkopplers positioniert, sodass ein dispersionsfreies
Autokorrelationssignal des Silberspiegels detektiert werden kann. Anhand dieses
dispersionsfreien Signals wurde der A-k Vektor Gber eine

Kurzzeit-Fourier-Transformation bestimmt [73].

Korrektur des Dunkelsignals: Vor dem Start einer Messung wird ein Signal der Kamera
ohne Licht aufgenommen und abgespeichert, sodass in den A-Scans einer

darauffolgenden Messung das Dunkelrauschen von allen Spektren subtrahiert wird.

Apodisierung: AnschlieBend werden die Rohdaten durch einen vor (xposure) oder
wdahrend (OctoPlus/Thorlabs) der Messung aufgenommenes Referenzspektrum dividiert

und mit einem Hann-Fenster multipliziert.

A — k: Die Rohdaten werden anhand des bei der Kalibrierung aufgezeichneten A — k

Vektors Uber eine Spline-Interpolation linearisiert.

Dispersionskorrektur: Um die Dispersion in den Daten zu minimieren, wird ein

Nelder-Meat  Optimierungsalgorithmus [157] verwendet, der anhand der
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Shannon-Entropie in einer von Benutzer ausgewahlten ROI des Betrags eines OCT-Bildes
die Elemente des Polynoms f(k) bis hin zur einer vom Benutzer vorgegebenen

Toleranzgrenze optimiert.
f(k):d0+d1k+d2 k2+d3'k3+"'

Die Koeffizienten d € R werden bezuglich des Maximums von (=} I(z) - log,(I(2)))
optimiert. k entspricht der Kreiswellenzahl. Da d, der globalen Phasendnderung und d,
einer Verschiebung des A-Scans in die Tiefe z entspricht, werden diese Parameter nicht
optimiert und auf Null gesetzt. I(z) sind die Betrage des OCT-Signals in einer vom
Benutzer vorgegebenen Region im OCT-Bild [117, 158]. Die Phasenfunktion wird mit der

komplexen Erweiterung des Spektrums multipliziert.

Hochpassfilterung: Der in den Rohdaten des A-Scans enthaltene DC-Anteil, der sich durch
einen relativ hohen Signalpeak im Bereich der Zero-Delay-Linie darstellt, wird durch eine

Hochpassfilterung in den Rohdaten aus dem OCT-Signal entfernt.

FFT: Im letzten Prozessierungsschritt werden der apodisierte A-Scan durch eine
Fourier-Transformation umgewandelt, um den komplexen linearen OCT A-Scan zu

rekonstruieren.

Visualisierung: Zur Visualisierung der OCT-Daten wird der Betrag der komplexen linearen

OCT-Daten in eine logarithmische Darstellung tGberfiihrt.
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3.1.4 Technische Charakterisierung der Bildgebungsleistung

Axiale Auflésung

Die Bestimmung der axialen Auflosung erfolgte tiber die Messung an einem Silberspiegel
(PFO511-P01, Thorlabs, USA). Das OCT-Signal wurde bei maximal moglicher Aussteuerung
des Spektrometers und bei 10% der maximalen Messtiefe aufgenommen. Nach
Dispersionskorrektur wurde eine GauRfunktion fir die Werte des Betrags des linearen
OCT-Signals und die axiale Auflosung (ber die Halbwertsbreite der Gaulfunktion

bestimmt.

Roll-Off

Zur Bestimmung des Roll-Off wurde das OCT-Signal bei maximaler Aussteuerung des
Spektrometers und anschlieBender Optimierung der Dispersion (ber bis zu 10
dquidistante Messpunkte durch Verschiebung der Referenzarmstrecke entlang der

gesamten Messtiefe gemessen. Als Messobjekt wurde ein Silberspiegel verwendet.

Dynamikbereich
Der Dynamikbereich wurde aus den Messwerten der Roll-Off Messung bestimmt. Aus der
Differenz des maximal ausgesteuerten OCT-Signals zum mittleren Rauschniveau wurde

der Dynamikbereich der Spektrometer berechnet.

Sensitivitét

Zur Bestimmung der Sensitivitat wurde das OCT-Signal der dielektrischen Oberflache
eines Keilprismas mit definierter Reflektivitat Ropjex: = 4,1 - 1072 bestimmt [81]. Ein
zusatzlicher Grauwertfilter mit einer optischen Dichte OD = 1,1 im Strahlengang dient der
Vermeidung von Ubersteuerung. Die Sensitivitat ergibt sich aus dem SNR, Reflektivitit der

Oberflache (RObj) und der Abschwéachung des Filters (OD) nach [159] Gber

1 .
Sensitivititys = 20logy, (OTb]> —10logyo (Rop;) + 20 OD 31

Laterale Auflésung
Die laterale Auflésung wurde anhand eines AirForce Target (2" x2" Positiv, USAF
Auflésungstestbild, hohe Auflosung, Edmund Scientific Corporation, USA) bestimmt.

Anhand des en face OCT-Bildes wurde das Element ausgewertet, welches die hochste
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Anzahl an Linienpaaren / mm aufweist und zugleich noch auflésbar war. Zudem wurde die
Edge-Spread Funktion an der Kante eines optischen Gitters (RR5-25-CG, Applied Image
Inc., USA) mit 5 cy/mm gemessen. Aus der Halbwertbreite der Ableitung der Edge-Spread

Funktion wurde die laterale Auflésung zusatzlich verifiziert [160].

Bildfeld
Zur Bestimmung des Bildfeldes wurde ein OCT-Volumen eines Gitters (R1L3S3P, Thorlabs,
USA) aufgenommen. Anhand der Maximumintensitdtsprojektion der Bilddaten entlang

der Tiefe z wurden die maximalen AbmaRe des Bildfeldes in xy bestimmt.

Strahlungsfluss

Um den auf die Probe einfallenden Strahlungsfluss in Abhangigkeit eines
Kontrollparameters zur Einstellung des Ausgangsleistung der Superkontinuumlichtquelle
zu bestimmen, wurde ohne Ansteuerung der galvanometrischen Spiegel vor dem Objektiv
mit einem thermischen Leistungsmesskopf (S401C & PM100D, Thorlabs, USA) der
Strahlungsfluss bei 0 % bis 100 % des Leistungskontrollparameters der Lichtquelle in 10 %
Schritten gemessen. Die Messungen wurden dreimal wiederholt und anschlieRend
gemittelt (Abbildung 15). Ab einer Grenze von 20 % Ausgangsleistung nimmt der
Strahlungsfluss stark nichtlinear bis 60 % Ausgangsleistung zu. Ab 60 % Ausgangsleistung
nimmt der Strahlungsfluss anndhernd linear zu. Es wurde ein maximaler Strahlungsfluss

von 63 mW bei 100 % Ausgangsleistung gemessen.
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Abbildung  15:  Strahlungsfluss  auf einer  Probe des  Leistungskontrollparameters  der
Superkontinuum-Lichtquelle - Blau: Gemittelte Werte des Strahlungsflusses in Abhédngigkeit zur
Ausgangsleistung. Rot: Gaufs-Fit an die gemessenen Werte. Erst ab 20 % Leistungskontrollparameter wird
Strahlung emittiert. Der Strahlungsfluss nimmt ab 60% nahezu linear mit der Ausgangsleistung zu. Es wurde
ein maximaler Strahlungsfluss von 63 mW bei 100 % Ausgangsleistung gemessen.
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3.2 mOCT mit dynamischen OCT-Kontrast

Die Umsetzung der dynamischen OCT (dOCT) fiir den mOCT-Aufbau wird im Folgenden als
dynamische mOCT (dmOCT) bezeichnet. Die dOCT basiert auf axial und lateral
hochauflésender OCT und wertet mehrfache Messungen der Probe (ber einen
spezifischen Zeitraum aus. Eine Voraussetzung fiir auswertbare Messungen ist eine
besonders stabile Messumgebung, damit die Signale nur durch das dynamische Verhalten
der Zellen hervorgerufen wird. Vor jeder Messung wurde anhand eines festen Objektes
die Stabilitat im B-Scan liber die Zeit beobachtet und im Falle von Vibrationen wurde die
aktive Dampfung des Tisches geprift und gegebenenfalls neu justiert. War die aktive
Dampfung des Tisches nicht gewahrleistet, konnten minimale Vibrationen im B-Scan im
Bereich des Deckglases beobachtet werden, welche die dmOCT Aufnahme beeinflussen
wirden. Zur Akquirierung von dmOCT Bildern wurden verschiedene Scanmuster zur
Erzeugung von dmOCT B-Scans oder Volumen genutzt. Die Aufzeichnung von dmOCT
B-Scans erfolgte durch eine zeitliche Aufnahmesequenz von B-Scans. Dynamische
mOCT-Volumen konnten dagegen entweder durch eine zeitliche Aufnahmesequenz von
B-Scans in Kombination mit einer Rasterung tiber die y-Achse realisiert werden oder durch
die zeitliche Aufnahmesequenz von Volumen. Eine Aufnahme mehrerer
nebeneinanderliegender dmOCT B-Scans zur Erzeugung eines dmOCT Volumens (iber
einen Zeitraum mit hoher zeitlicher Abtastung wurde mit der Thorlmage Software tber

den Speckle-Varianz Modus realisiert werden.

3.2.1 Auswertung zur dmOCT
Die OCT-Messdaten wurden mithilfe verschiedener Algorithmen ausgewertet, um dmOCT

Bilder zu erzeugen.

Bewegungskorrektur

Da in der dmOCT wahrend der Aufnahme von B-Scans globale Bewegungen die
Signalfluktuation der Zellen (berlagern und die Bildqualitdt erheblich einschranken
kénnen, wurden translatorische Bewegungen korrigiert. Die Translation zwischen B-Scans
wurde mit der Matlab Funktion ,imregcorr’ (Matlab Image Processing Toolbox, 2020, USA)

anhand des Betragsteils bestimmt [161, 162]. Diese basiert auf der Fourier-Analyse und

49



nutzt das Fourier-Shift-Theorem zur Bestimmung der Translation [163]. Sie schatzt die

Gute der Registrierung Uber die Kreuzkorrelation zwischen zwei B-Scans.

Da die Phase in den B-Scans dullerst sensitiv gegeniliber Bewegungen ist, wurde ein
weiterer Algorithmus implementiert, um Phasenfehler zu korrigieren. Uber eine
Kantensegmentierung [164] wird die Position des Glasplattchens, dass Uber der Probe
angebracht ist, in einem bestimmten Bereich bestimmt. AnschlieBend wird jeweils der zu
korrigierende B-Scan Uber die Multiplikation eines linearen Phasenoffset an die
fouriertransformierten Rohdaten (ber das Fourier-Shift Theorem in axialer Richtung
verschoben, sodass die Differenz der Phasen aufeinanderfolgender B-Scans im Bereich
des Glasplattchen abnimmt. Mittels Nelder-Meat Optimierungsalgorithmus wird dies so
lange wiederholt, bis das Minimum der Phasendifferenz aufeinanderfolgender B-Scans

innerhalb eines gewahlten Bereiches der Glasplatte gefunden wird.

Standardabweichung (STD)
Fiir die dmOCT wurden die aufgenommenen OCT-Datensdtze an jedem Datenpunkt
S:(7) des linearen OCT Signals mit 7 = (z,x) (B-Scan) bzw. 7 = (z,x,y) (Volumen)

mittels Standardabweichung (STD) Uber die Zeit ausgewertet:

s = [Lr(s.®-5@), 3.2

wobei N der Anzahl aufgenommener OCT-Signale {iber die Zeit entspricht und S(7) dem
Mittelwert Gber die Zeit. Zur Logarithmierung der Daten wurden diese mit 1 addiert, und
entsprechend ihres Minimums und Maximums auf einem Intervall zwischen 0 und 1

normiert.
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Frequenzanalyse (FFT)
Als weitere Moglichkeit zur Auswertung der Daten zur dmOCT wurde an jedem

Datenpunkt S; (7) entlang der Zeitachse eine schnelle Fourier-Transformation berechnet.

Das dmOCT Bild wird anschlieBend als Farbbild aus drei aneinandergrenzende
Frequenzbereiche aus dem Spektrum §; erzeugt [150]. Dies ist schematisch in Abbildung
16 dargestellt. Langsame Bewegungen im Frequenzbereich von 0 - 0,5 Hz wurden als blau,
mittlere Bewegungen bei 0,5 - 5 Hz als griin und schnelle Bewegungen von 5 - 25 Hz als
rot in einem RGB-Bild gespeichert. Nach der Fourier-Transformation werden dafir
innerhalb der jeweiligen Frequenzgrenzen die Werte aufsummiert. Die Werte werden
daraufhin in den drei Frequenzbereichen entsprechend ihres Minimums und Maximums
auf einem Intervall zwischen 0 und 1 normiert. Anschlieend wurden zu den normierten
Werten der einzelnen RGB-Kanéle 1 addiert, um sie logarithmieren zu kénnen. Einzelne
dmOCT B-Scans wurden abschlieRend entsprechend ihres Minimums und Maximums
normiert. Die Werte aus den drei Frequenzbereichen wurden dann in den drei
Farbkanalen des RGB-Bildes an jedem Pixel abgespeichert. Fiir die dmOCT Zeitserien
musste ein anderer Ansatz gewahlt werden, da die Normierung auf einzelne Maxima der
einzelnen dmOCT B-Scans der Zeitserie zu einer Schwankung der der Farbintensitat in den

dOCT B-Scans zueinander fihrten. Daher wurden alle dmOCT B-Scans auf das Maximum

N

F(I(z.x.t))

Intensitat [a.u.]

Mo

0.5 5 10 15 20 25

Frequenz [Hz]

(@) (b)

Abbildung 16: Schematische Darstellung der FFT basierten dynamischen OCT-Auswertung (a) Bildfolgen,
bestehend aus OCT B-Scans die an derselben Position aufgenommen wurden. (b) Frequenzbasierte
Auswertung der OCT Signale. Einteilung unterschiedlicher Bewegungen nach Frequenzbereich in die jeweiligen
RGB-Kandle. Langsame Bewegungen (0 - 0,5 Hz) werden als blau, mittlere Bewegungen (0,5 - 5 Hz) als griin
und schnelle Bewegungen (5 - 25 Hz) als rot dargestellt.

51



aller dmOCT B-Scans normiert. Das gleiche Vorgehen wurde fir die dmOCT

Volumenaufnahmen durchgefihrt.

Aufgrund der konfokalen Eigenschaften der OCT und der Verwendung eines Objektivs mit
hoher NA entsteht entlang der Tiefe im OCT-Bild ein Helligkeitsgradient um den Fokus. Je
weiter sich Strukturen auBerhalb des Fokus befinden, desto weniger Licht wird detektiert
und dementsprechend dunkler werden die Strukturen im OCT-Bild dargestellt. Die
Helligkeit in den RGB-Bildern wurde fiir eine bessere Visualisierung um den Fokus in der
Tiefe lber die Matlab-Funktion ,brightness’ reguliert. Dabei wird die Verteilung der
Intensitat entlang der Tiefe durch Anfitten einer GauRfunktion bestimmt. AnschlieRend
werden in einem vorgegebenen Bereich auBerhalb der FWHM der Gaufifunktion die
Intensitdtswerte Uber eine Eingabe des Benutzers angehoben, sodass die Bereiche
auRerhalb des Fokus besser sichtbar werden. Zur Visualisierung der dmOCT Bilder wurde

Matlab verwendet.

Hauptkomponentenanalyse (PCA)

Als  weitere Methode zur Evaluation der Zelldynamiken wurde die
Hauptkomponentenanalyse (engl. principal component analysis, PCA) verwendet. Das
mathematisch &dquivalente Verfahren Singuldarwertzerlegung zur Auswertung der
Signalfluktuationen wurde erstmals theoretisch von Ammari et al. 2016 [165] fir dmOCT
vorgestellt. Dafur wurde die Matlab Funktion ,pca’ (Matlab Statistics and Machine
Learning Toolbox, Matlab 2020, The MathWorks, Inc., USA) genutzt. Die OCT-Daten
I(x,y,z,t) wurden daflr in eine n x p Matrix X umgewandelt, wobei n die Zeitkoordinate
t ist und p die Anzahl der Messvariablen xyz bzw. xz (Volumen bzw. B-Scan). Die PCA

Analyse der Daten X ist durch
r = X-W 3.4

gegeben, wobei W die Koeffizientenmatrix und T die PCA-Werte sind. Die Spalten der
Koeffizientenmatrix enthalten die Koeffizienten der Hauptkomponente und sind in
absteigender Reihenfolge der Komponentenvarianz angeordnet [166]. Nach Umformung
der Koeffizientenmatrix W in die urspringliche Form xyzt wurde die
Standardabweichung liber die Zeitkoordinate gebildet. Die Daten werden mit 1 addiert,

um sie zu logarithmieren und abschlieBend normiert.
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3.2.2 Charakterisierung der dynamischen mOCT

Zur Charakterisierung der dmOCT wurden Messreihen aufgenommen, die im Folgenden
beschrieben werden. Dabei wurde das Spektrometer mit der OctoPlus-Zeilenkamera

verwendet.

Axiale Auflésung

Um die Abhangigkeit der dmOCT von der axialen Auflésung zu untersuchen, wurden
unterschiedliche axiale Auflésungen durch Anpassung der Breite des Hann-Fensters bei
der Rekonstruktion simuliert. Aus den simulierten unterschiedlichen axialen Auflésungen

wurden dmOCT Bilder generiert und miteinander verglichen.

Kontrast-Rausch-Verhaltnis
Das Kontrast-Rausch-Verhéltnis (engl. contrast-to-noise ratio, CNR) wurde Uber die
gemittelten ROIs aus 2 Bereichen mit Signal (s) und aus dem Hintergrund (b) eines dmOCT

Bildes durch

mg —my
CNR = 3.5

of +
berechnet. my ist der Mittelwert aus der ROl mit Signal, m;, der Mittelwert und g}, die
Standardabweichung aus der ROl ohne Signal und o0, mit Signal [167]. Um die
Abhangigkeit der Messzeit bei der dmOCT auf den Kontrast zu untersuchen, wurde der
CNR Wert fiir unterschiedliche Messdauern eines B-Scan Datensatzes berechnet. Die CNR
Werte wurden daraufhin fir die in dieser Arbeit verwendeten Auswertungsalgorithmen

miteinander verglichen.

3.2.3 FF-TD-OCT

Als Referenzsystem fiir die Evaluierung der dmOCT wurde das LightCT - ein FF-TD-OCT
System - der Firma LLTech Inc. (Frankreich) verwendet (Abbildung 17). Bei einer NA von
0,3 und einer LED Lichtquelle mit einer Bandbreite von 100 nm bei einer zentralen
Wellenlange von 565 nm wird eine isotrope Auflésung von 1 um?3 erreicht. Das FF-TD-OCT
System detektiert en face Ebenen und ermoglicht durch Verschiebung der Probe oder des

Interferometers entlang der optischen Achse Volumenaufnahmen. Die Systemparameter

53



Abbildung 17: LightCT - Kommerzielles FF-TD-OCT der Firma LLTech Imaging zur optischen Biopsie an ex vivo
Gewebe. Das System erfasst en face OCT-Bilder bei einer isotropen Auflésung von 1 um?3 und basiert auf einem
Linnik-Interferometer. Die Probe wird in einem Probenhalter unter dem Objektiv positioniert und mit einem
Immersionsmedium in Kontakt zum Objektiv gebracht. Durch Verschiebung des Interferometers entlang der
Tiefe konnen Volumenaufnahmen aufgezeichnet werden.

sind in Tabelle 2 zusammengefasst. Das Bildfeld (engl. field of view, FOV) des Systems

betragt 1,24 x 1,24 mm? und wird dabei mit 1440 x 1440 Pixeln abgetastet. Zur

Berechnung von dOCT-Bildern werden 1000 Interferenzbilder bei einer Abtastfrequenz

von 300 Hz aufgenommen. Die Aufnahmezeit betragt in diesem Fall 3,33 s. Zur Fixierung

der Probe dient ein mitgelieferter Probenhalter, der die Probe innerhalb des Halters

gegen ein Deckglas drickt.

Tabelle 2: Spezifikationen des FF-TD-OCT Aufbaus [144, 168]

Lichtquelle

Kamera

Sensor

Pixel

Pixelgrofie
Sattigungskapazitat
Bildrate

Bittiefe

NA

Axiale Auflésung
Transversale Auflésung
FOV

Interferometertyp

54

LED; Ao = 565 nm, AA =100 nm
Q-2A750 (Adimec, Niederlande)
CMOSIS CSI2100 (AMS, Osterreich)
1440 x 1440 px

12 um?

1.6 Me™

735 Hz

11

0,3

1um

1um

1,25 mm x 1,25 mm

Linnik
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3.3 Biologische Proben

Ex vivo Versuche wurden in Zusammenarbeit mit dem Institut fir Anatomie der
Universitat zu Liibeck im Einklang mit dem deutschen Recht an Leber, Zunge und Trachea
ex vivo Gewebe von C57BL/6 Méause durchgefiihrt (Aktenzeichen: 1_2016-09-15_Konig).
Das ex vivo Gewebe wurde in eine Petri-Schale mit Ringerlosung bei Raumtemperatur
Uberfihrt. Alle Messungen erfolgten in einem Zeitraum von weniger als 2 Stunden nach
Entnahme der Organe. Zur Visualisierung des von den Flimmerharchen angetriebenen
Transports der explanierten Trachea wurden 4,5 um groRe Mikropartikel (Dynabeads -
CELLection Biotin-Binder Kit, Dynal Biotech ASA, Norwegen) in die ex vivo Gewebekultur
hinzugefiigt. Fir die Messungen wurde das Gewebe, wie in Abbildung 18 dargestellt, mit
Ringerlésung in einem speziellen Probenhalter (LLTec Inc., Frankreich) des FF-TD-OCT
Aufbaus tberfiihrt und durch einen Drehmechanismus des Halters leicht gegen ein
Deckglas gepresst, sodass eine nahezu vollstandige Immobilitdt des Organs gegeben war.
Der Halter mit Gewebe wurden anschlieRend unter das Objektiv des mOCT-Aufbaus
positioniert und ein Immersionsmedium zwischen Deckglas und Objektiv aufgebracht.
Anhand des Signals des Deckglases im B-Scan wurde die Stabilitdt des Aufbaus vor jeder
Messung Uberpriift. Mittels Verschiebung der Probe durch die Intravitalstage wurde eine
geeignete Stelle zur Untersuchung ausgewahlt. Fiir eine Vergleichsmessung zwischen
FF-TD-OCT und mOCT wurde der Probenhalter mit einem Deckglas mit Markierung
benutzt, anhand dessen eine Messung an exakt der gleichen Struktur in beiden Geraten

erfolgte.

‘ {
\._/
(c)

Abbildung 18: Probenhalter mit Probe - Nachdem die Probe im Probenhalter platziert wurde (a), wird das
Deckglas (blau) in den oberen Bereich eingebracht (b). AnschlieSend wird iiber einen Schraubmechanismus (c)
die Probe entlang der Tiefe verfahren, bis sie gegen das Deckglas driickt und somit fest immobilisiert ist.
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4 Ergebnisse

Im ersten Abschnitt wird die Umsetzung der dOCT fiir scannende SD-OCT mit hoher
Auflésung (dmOCT) anhand verschiedener Messungen an ex vivo Gewebe einer Maus
vorgestellt. AnschlieRend werden verschiedene Auswertungsalgorithmen fiir die dmOCT
evaluiert. Im zweiten Abschnitt werden die Messungen zur technischen Charakterisierung
des mOCT-Aufbaus mit der xposure-Zeilenkamera im  Vergleich  zur
OctoPlus-Zeilenkamera beschrieben. Die Ergebnisse der in dieser Arbeit realisierten
600 kHz mOCT werden darauf aufbauend anhand von OCT und dmOCT Messungen

gezeigt.

Beitrag des Autors

Teile der in dieser Arbeit dargestellten Ergebnisse sind in vier begutachteteten Artikeln
publiziert worden [169-172]. In der Promotion von Dr. H. Schulz-Hildebrandt wurde der
mOCT-Aufbau mit einer Basler Sprint-Zeilenkamera im Spektrometer verwendet, welches
eine axiale Auflosung von 1,3 um erreicht [81]. Die Sprint-Zeilenkamera erlaubte eine
maximale A-Scan-Rate von 127 kHz und hatte eine Sattigungskapazitat von 18.000 €. In
dieser Arbeit wurden zwei neue Spektrometer mit unterschiedlichen Zeilenkameras fiir
den mOCT-Aufbau zur OCT und dmOCT evaluiert. Alle in dieser Arbeit dargestellten
Messungen sowie die Auswertung wurden von mir selbststandig durchgefiihrt. Die
Software zur Ansteuerung des mOCT-Aufbaus, die Darstellung von OCT-Daten mit der
xposure-Zeilenkamera und eine Auswertungssoftware in Matlab wurden ebenfalls von

mir programmiert.
4.1 Auswertung zur dmOCT

Dynamische OCT wurde erstmalig mit einem FF-TD-OCT System gezeigt, dessen axiale und
laterale Auflésung im Bereich von 1 pum?® liegt. Um die dOCT auf scannender mOCT
umzusetzen, wurden die Parameter zum Scannen der Probe angepasst, sodass die
notwendige zeitliche Abtastung der Probe als auch die Messdauer gewahrleistet war. Die
Parameter werden bei den jeweiligen Messungen angegeben. Zusatzlich wurden
Algorithmen zur Auswertung der dmOCT am scannenden mOCT-Aufbau entwickelt. In
Abbildung 19 ist die GUI der Matlab-Software zur Prozessierung der OCT-Rohdaten

dargestellt. Nach Auswahl eines Ordners ,Select Folder’ werden die sich darin befindlichen
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Abbildung 19: Batch-Prozessierungs-Software zur Auswertung der OCT Daten. OCT-Rohdaten kénnen iiber
einen Dialog ,Select Folder’ eingelesen werden. Nach Auswahl von Parametern wird die Rekonstruktion lber
die Schaltfldche ,Start processing’ gestartet. Die Weiterverarbeitung der Daten kann (ber die Schaltfliche
,Start Function’ nach Auswahl einer Funktion in der Dropdown-Liste durchgefiihrt werden.

Rohdatensitze angezeigt. Uber die Schaltfliche ‘Start processing’ kann die
OCT-Prozessierung der ausgewahlten Rohdatensatze gestartet werden. Die Daten kbnnen
sowohl mit den in den Datensatzen vorhandenen Dispersionsinformationen oder tber
eine Funktion zur Optimierung der Dispersionswerte prozessiert werden. Dazu besteht
die Moglichkeit die OCT-Daten als komplexen Datentyp oder nur den Betragsanteil im
32 Bit Format ,single’ abzuspeichern. Um die Datensatze der Volumenaufnahmen
unterhalb einer Stunde prozessieren zu kénnen wurde eine Parallelisierung der
OCT-Prozessierung auf CPU-Basis umgesetzt. Die Prozessierung erfolgt parallel auf der
CPU (ber die Matlab Funktion ‘parfeval’ (Matlab Parallel Computing Toolbox 2020,
Mathworks, USA). Diese erlaubte die 4D Volumen und die dmOCT Zeitserienaufnahmen

innerhalb von 60 Minuten zu prozessieren.

Auf der rechten Seite (Abbildung 19) kénnen verschiedene Funktionen Uber eine
Dropdown-Liste ausgewahlt werden, mit denen die Daten weiterverarbeitet werden
konnen. Beispielsweise kann Uber die Funktionen ,dOCT pca‘ und ,dOCT_B_Scan’ eine
Auswertung zur dmOCT iiber den PCA- oder FFT-Algorithmus erfolgen. Uber die
Schaltflache ,Start function’ werden die OCT-Daten in Abhangigkeit der ausgewdhlten
Funktion der Dropdown-Liste weiterverarbeitet. Dabei kann durch Auswahl einer
Bildregistrierung (,iImage Registration‘) jeder Datensatz nach den in 3.2.1 beschriebenen

Methoden zur Korrektur von Bewegung vor der Weiterverarbeitung angepasst werden.
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4.1.1 FF-TD-OCT/ mOCT

Um die beiden OCT-Systeme mOCT und FF-TD-OCT zu vergleichen wurde exvivo
Lebergewebe einer Maus in beiden Systemen nacheinander gemessen. Das Gewebe
wurde zuerst im mOCT-Aufbau gemessen und anschlieRend im FF-TD-OCT Aufbau. Leber
eignet sich zur Untersuchung mit dOCT bzw. dmOCT, da sie ein vergleichsweise
stoffwechselaktives Organ darstellt. Fir die Messung am mOCT wurde das
127 kHz-Spektrometer mit einer Basler Sprint-Zeilenkamera verwendet und die
A-Scan-Rate wurde auf 100 kHz reduziert. Um in beiden Systemen denselben
Bildausschnitt messen zu kdnnen, wurde zuerst die Markierung im Deckglas mittels
OCT-Signal gesucht und anschlieBend der Bereich innerhalb der Markierung
aufgenommen. Am mOCT-Aufbau wurden mit dem Speckle-Varianz Aufnahmemodus der
Thorlmage Software sequenziell dmOCT B-Scans aufgezeichnet. Jeder dmOCT B-Scan
besteht aus 100 B-Scans bei einer B-Scan Abtastrate von 54 Hz. Um ein moglichst grol3es
Volumen zu erzeugen, wurden mehrere Specke-Varianz Volumen nebeneinander
aufgezeichnet. Die Aufnahmezeit betrug ca. 15 Minuten, da aufgrund des begrenzten
Arbeitsspeichers einzelne Volumenabschnitte (500 x 50 x 1024 Voxel) auf der Festplatte
zwischengespeichert werden mussten. Das gesamte aus einzelnen dmOCT B-Scans
zusammengesetzte dmOCT Volumen besteht aus 500 x 550 x 1024 Voxeln (xyz) bei einer
GroRe von 270 x 285 x 550 um? (xyz). Das dmOCT Volumen wurde fiir die Visualisierung
auf eine GréRe von 270 x 285 x 135 um? zugeschnitten, sodass das bei der Fixierung der

Probe genutzte Deckglas in der Visualisierung nicht mehr sichtbar ist.

Die am FF-TD-OCT aufgezeichneten dOCT-Aufnahme wurden aus jeweils 1000 en face
OCT-Aufnahmen bei einer Abtastung von 300 Hz berechnet. Das FOV der FF-TD-OCT
Aufnahme betrug 1440 x 1440 Pixel (xy) bei 1,24 x 1,24 mm? (xy) und die Aufnahmezeit
fur eine en face dOCT-Aufnahme 3,33 Sekunden. Es wurden 50 en face dmOCT-Bilder mit
einem Abstand von 5 um entlang der Tiefe aufgezeichnet. Die Aufnahmezeit fiir die am
FF-TD-OCT durchgefiihrten Messungen betrug ca. 5 - 10 Minuten, da die Daten nach jeder

en face dOCT-Aufnahme zwischengespeichert wurden.

Die beiden aufgezeichneten Volumen wurden anschliefend mit der Software Fiji [173]
bearbeitet, um sie miteinander vergleichen zu kénnen. Anhand der Glasmarkierung im

Probenhalter wurde in den en face Aufnahmen des mOCT und dem FF-TD-OCT Aufbau ein
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Unterschied in der Rotation mit einem Winkel von 155 Grad bestimmt. Die FF-TD-OCT
Aufnahmen wurden anschlieBend um den vorher bestimmten Winkel rotiert.
AbschlieBend wurden anhand von &dhnlichen Strukturen in den beiden
Volumen-Datensatzen von mOCT und FF-TD-OCT exemplarische en face Aufnahmen
verglichen. Abbildung 20 stellt jeweils eine enface OCT (a & c) und dOCT/dmOCT
Aufnahme (b & d) der beiden Systeme (FF-TD-OCT und mOCT) gegeniiber. Die en face
dmOCT Ebene ist der dmOCT Volumenaufnahme (e) (roter Pfeil), welche aus sequenziell
aufgenommenen dmOCT B-Scans besteht, entnommen. Trotz der ausreichenden
Auflosung kénnen in den gemittelten en face mOCT- und FF-TD-OCT OCT-Aufnahmen (a
& c) keine zelluldren, bzw. subzelluldare Strukturen identifiziert werden. Zusatzlich
erschwert der schwache Kontrast und die auftretenden Speckle eine Darstellung von
Zellen. Es lassen sich keine zelluldre Details des Gewebes in den gemittelten en face OCT-
Bildern erkennen. Hellere Details kdnnten auf extrazelluldre Matrixstrukturen und
dunklere Strukturen auf leere GefaRe hinweisen. Dem gegeniiber stehen die dOCT und
dmOCT Aufnahmen (b & d). Langsame Bewegungen (0 - 0,5 Hz), mittlere Bewegungen
(0,5 - 5 Hz) und schnelle Bewegungen (5 - 25 Hz) sind als blauer, griiner und roter Farbton
in einem RGB-Bild dargestellt. Mischfarben ergeben sich aus der Uberlagerung des
blauen, grinen und roten Farbkanals. Bilder mit dynamischen OCT-Kontrast zeigen
zellulare Strukturen (Abbildung 20, b und d). In den dOCT und dmOCT Aufnahmen ist
ausschlieBlich ein homogener Zelltyp mit einer GréRe von 20 - 50 um ersichtlich. Diese
entsprechen am ehesten Hepatozyten, die 80 % des Lebervolumens ausmachen und
stoffwechselaktiv sind. Das Zytoplasma erscheint in einem griin/gelblichen Farbton. In der
vergroferten Abbildung (f) zeigt sich, dass im FF-TD-OCT en face dOCT Bild Zellkerne meist
dunkel erscheinen, wahrend im dmOCT en face Bild rote Zellkerne mit etwas dunklerer
Substruktur (weile Pfeile) zu erkennen sind, welche am ehesten Kernkorperchen
(Nukleolus) entsprechen konnten. Die Anzahl vermutlicher Kernkdrperchen variiert von
1-3 innerhalb der Zellkerne. In den enface dOCT- und dmOCT-Bildern kdnnen im
Vergleich zu den OCT-Bildern auch die Zellgrenzen einzelnen Zellen aufgeldst werden. Die
dynamischen OCT-Kontrast-Aufnahmen von mOCT und FF-TD-OCT stellen Zellstrukturen

in anndhernd dhnlichen Farben dar.

59



FF-TD-OCT
dynamische FF-TD-OCT

(@) = (b)*
. -
g 8
Q E
S S
(c) (e) 0-05Hz 5-25Hz
— Nukleolus
OCT, _ Signal Uber die Zeit 7%e{|kelm
ignal Gber die Zei —— Zytoplasma
5 og =10 _ &R
Of 35
E 25
t g
o < 15
Ry c
g
= 0 0.54 7,08
Zeit [s]
FFTIOQ(|OCT"near Signal|)
5 :
Q I
5 2
f) (9) Frequenz [Hz]

Abbildung 20: OCT und dOCT Aufnahme von ex vivo Mausleber (a) FF-TD-OCT en face OCT Bild und (b)
korrespondierende en face dOCT Bild; (c) en face mOCT-Bild aus einer Ebene eines mOCT-Volumens (d)
entsprechendes en face Bild mit dynamischen Kontrast. Schwarze Strukturen lassen auf Kerne und Gefdfse
schliefsen. Speckle lassen bei den OCT-Bildern keinen Riickschluss auf Zellen zu (d) Der dOCT-Kontrast erlaubt
eine kontrastreiche Darstellung von Zellen und subzelluldren Strukturen sowie leeren Gefdfien (*); Dunkle
Strukturen (weif3e Pfeile) innerhalb der rot eingefirbten Zellkerne kénnen als Nucleoli identifiziert werden (e)
dmOCT Volumen mit angepasster Helligkeit (f) Vergréf3erte Darstellung der en face Ebenen von (b & d). Im
vergréferten Teil der en face dOCT-Aufnahmen kénnen Ahnlichkeiten bei der Verteilung hellerer und dunklerer
Griinténe im Zytoplasma beobachtet werden. Die Nucleoli (schwarz) innerhalb der Zellkerne (rot) sind deutlich
erkennbar, wobei auch einzelne und mehrere Nucleoli innerhalb eines Zellkerns in der dmOCT en face
Aufnahme ersichtlich sind. (g) Oben: Zeitentwicklung des liber 3x3 Pixel gemittelten OCT-Signals von
ausgewdbhlten ROIs im Nukleolus (schwarzer Pfeil), Zellkern (roter Pfeil), Zytoplasma (griiner Pfeil) und einem
Gefafs (blauer Pfeil). Unten: Fouriertransformiertes OCT-Signal derselben ROIs; Mafstabsbalken: 100 um
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Die Intensitat der Farbkomponenten unterscheidet sich leicht, da die Messungen in einem
Abstand von 2 Stunden aufgenommen wurden und die Datenakquisition, Algorithmik zur
dynamischen OCT-Kontrast Auswertung sowie Nachbearbeitung hinsichtlich Helligkeit der
Farbtoéne nicht identisch sind. Des Weiteren kénnen Strukturen im Zytoplasma der Zellen
identifiziert werden, die im FF-TD-OCT Bild hellgrin gefarbt sind und im dmOCT-Bild in
einem adhnlichen helleren Grinton zu erkennen ist. Im Vergleich zu den OCT-Aufnahmen
werden auch wesentlich mehr Hohlrdume in den dynamischen OCT-Kontrast Aufnahmen
zwischen den Zellen ersichtlich. Diese Hohlraume erscheinen in den dOCT und dmOCT
Aufnahmen dunkel und konnten leeren Blut- oder LymphgefaRen entsprechen. In
Abbildung 20 (g) sind die Zeitverlaufe der logarithmierten OCT-Signale von 4
ausgewahlten ROIs sowie die Fouriertransformierten des linearen OCT-Signals dargestellt.
Es wurden ROIs im Bereich des Nukleolus (schwarzer Pfeil), Zellkern (roter Pfeil),
Zytoplasma (griiner Pfeil) und einem GefaR (blauer Pfeil) tiber 3 x 3 Pixel (xy) gemittelt.
Das Zytoplasma hat das hochste OCT-Signal bei 33 dB, gefolgt von Zellkern bei 30 dB,
Gefall bei 23 dB und Nukleolus bei 11 dB. In der Fouriertransformierten zeigt sich, dass
der Zellkern héhere Frequenzanteile in den Frequenzbereich ab 5 Hz aufweist. Nukleolus
und das Gefal zeigen dhnlich schwache Frequenzanteile, wohingegen das Zytoplasma im
Bereich von 0,5 - 5 Hz ein starkeres Signal aufweist. Es zeigt sich, dass die Spektren
verrauscht sind und die Unterschiede daher kaum ersichtlich. Erst durch die Mittelung

Uber die Frequenzbander werden die Unterschiede erkennbar.

In Abbildung 21 (a) sind zwei B-Scans Uber die xz- bzw. yz-Achse und ausgewahlte en face
Ebenen (b) unterhalb des Deckglases des dmOCT Volumens exemplarisch dargestellt. Die
Tiefe der en face Bilder im Volumen ist im B-Scan durch die Strichmarkierung an der Seite
eingezeichnet. In den B-Scans ist der Fokus in einer Tiefe von ca. 50 um unter dem
Deckglas (DG) anhand des Helligkeitsgradienten deutlich sichtbar. Im Fokusbereich
kénnen die subzelluldaren Strukturen wie Zellkerne und Zellkernchen deutlich voneinander
differenziert werden. En face Ebenen auflerhalb des Fokus erscheinen dunkler und
dieselben zelluldren Substrukturen werden schlechter dargestellt. In 10 um Tiefe
unterhalb des Deckglases zeigt sich der Einfluss des Defokus anhand der nicht mehr scharf
abgrenzbaren Zellgrenzen. In 90 um Tiefe unterhalb des Deckglases werden die zellularen

Strukturen stark durch Rauschen beeintrachtigt, da weniger Licht zuriickgestreut wird.
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Abbildung 21: Exemplarische en face dmOCT Bilder aus verschiedenen Tiefen. (a) B-Scans iber die schnell
scannende Achse (links) und langsam scannende Achse (rechts). (b) En face dmOCT Bilder aus
unterschiedlichen Tiefen unterhalb des Deckglases (DG). 10 um unterhalb des Deckglases ist ein Defokus
erkennbar und die Zellgrenzen sind nicht mehr scharf abgrenzbar. In einer Tiefe von 45 bis 60 um ist der Fokus
ersichtlich. Zellen und subzellulére Strukturen (Zellkerne und Zellkernchen) sind deutlich erkennbar und heller.
75 um unterhalb des Deckglases erscheinen die Zellen wieder defokussiert und die Helligkeit nimmt ab.
Mafstabsbalken: 100 um

Abbildung 22 stellt en face mOCT und dmOCT Bilder (a & b) mitsamt einer Fourier-Analyse
(c-f) gegenliber, um zu untersuchen, inwieweit sich die Unterschiede in der Auflésung in
einem unterschiedlichen Raumfrequenzspektrum darstellen. Die enface dmOCT
Aufnahme (Abbildung 22 b) ist Gber die dmOCT FFT-Auswertung berechnet worden und
wurde fir die Frequenzraum-Auswertung in ein Grauwertbild umgewandelt. Die
Helligkeit in den enface dmOCT Aufnahmen in Abbildung 20 und Abbildung 22
unterscheidet sich, da die Normierung in Abbildung 22 nicht auf dem gesamten dmOCT
Volumen durchgefiihrt wurde. In (d) und (e) sind die normierten Betragsanteile der

Fouriertransformierten der en face mOCT- und dm-OCT Bilder (a & b) dargestellt. In (c) ist
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die Fouriertransformierte von dem gemittelten komplexen enface OCT-Bild (a)
dargestellt. Aufgrund der konfokalen Detektion ist in x-Richtung ein gaulRférmiger Verlauf
erkennbar. Die scharfe Abgrenzung der Apertur entlang der langsam scannenden y-Achse
ist nicht vorhanden. Dies ist auf Bewegungsartefakte wahrend des Scannens
zurickzufiihren, welche zu hochfrequenten Phasenanderungen in dieser Richtung fiihren.
Abbildung 22 (f) stellt einen Plot einer ROI entlang der x-Achse um das Zentrum von (d)
und (e) dar. Es wurde {ber 20 Pixel in y gemittelt (blaue und rote ROI). Es ist ersichtlich,
dass die Auswertung Uber die FFT deutlich mehr Details Gber nahezu alle Frequenzen
rekonstruiert, was sich aquivalent auch im Vergleich zwischen en face OCT und dmOCT

Bild hinsichtlich der Details darstellt.
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Abbildung 22: Frequenzanalyse eines en face Bildes mit mOCT und dmOCT (FFT) von exvivo Leber (a)
gemittelter en face mOCT; (b) en face dmOCT Aufnahme (c) Fouriertransformierte des komplexen OCT-Signals
von (a); (d) Fouriertransformierte des Betragsteil von (a); (e) Fouriertransformierte von (b); (f) Plot einer ROI
(in x gemittelt) um das Zentrum von (d) und (e). Mafsstabsbalken: 50 um
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4.1.2 dmOCT B-Scan
Als zweites Modell fir die dmOCT wurde Mauszunge gewdhlt, um ein

Plattenepithelgewebe mit mehreren Schichten darzustellen.

Die Zunge wurde der Maus entnommen, im Probenhalter fixiert und anschlieRend an
unterschiedlichen Stellen vermessen. Von der Probe wurde nach der Messung eine
Histologie mit einem HE-Schnellfarbeverfahren erstellt. Abbildung 23 stellt eine
reprasentative Histologie (a) und den gemittelten mOCT B-Scans eines Datensatzes, sowie
die dmOCT Auswertung (c & d) lber die FFT der ex vivo gemessenen Mauszunge

gegenlber.

Der Datensatz besteht aus 150 B-Scans mit 500 x 1024 px (xz) die in 1,38 Sekunden
aufgenommen wurden. Unter Annahme eines Brechungsindexes fiir Mauszunge von
n=1,3 ergibt sich ein Messfenster von 500 x 660 pm? (xz). Der B-Scan wurde fiir eine
bessere Visualisierung in z-Richtung beschnitten. Die A-Scan-Rate betrug 100 kHz und die
B-Scan-Rate 108 Hz. Nach dem Nyquist-Shannon-Abtasttheorem wurden somit
Frequenzen von 0 bis 54 Hz erfasst. Die Helligkeit der dmOCT B-Scans in Abbildung 23

wurde zur besseren Visualisierung angepasst.

In Abbildung 23 (b) ist der Gber alle 150 B-Scans inkohdrent gemittelte B-Scan des
Datensatzes dargestellt. In der oberen Bildhalfte befindet sich in etwa 50 um Tiefe die
Unterkante des Deckglases (VI) des Probenhalters im direkten Kontakt zu der sich
darunter befindlichen Probe. Der Fokus befindet sich ca. 100 um unter dem Deckglas.
Ersichtlich sind vor allem Speckle und einige hellere Bereiche. Die leicht hellere Schicht in
einer Tiefe von 300 um ist als Lamina propria (IV) interpretierbar. Die Darstellung des
gemittelten B-Scans (b) zeigt auch im Vergleich zum histologischen Schnitt (a) wenige
dhnliche Strukturen. Die Probe ist bis zu einer Tiefe von 300 um als hellere Struktur
ersichtlich (b). Mit der in Kapitel 3.2 beschriebenen dmOCT FFT-Auswertung werden
histologisch relevante Schichten im gesamten FOV deutlich sichtbar (c & d). Dabei kbnnen

funf verschiedene Schichten unterschieden werden.
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Abbildung 23: dmOCT B-Scan von ex vivo Mauszunge (a) HE gefirbte Histologie der abgebildeten Probe an
einer reprdsentativen Stelle: (1) Stratum Corneum, (1) Stratum granulosum und stratum spinosum, (Ill) Stratum
basale, (IV) Lamina propria, (V) Muskel und (V1) Glasplatte. (b) gemittelter OCT B-Scan von der Zunge der Maus
(c) Entsprechendes dmOCT-Bild mit einem Fokus in der Basalzellschicht mit Zellkernen und angepasster
Helligkeit (*). (d) dmOCT-Bild mit einem Fokus in der Lamina propria (e) OCT-Signal ausgewdhlter ROIs im
Bereich des Hintergrunds (schwarz), einer Basalzelle (rot), der Lamina propria (griin) und der Muskelschicht
(blau) iber 150 B-Scans. (f) Fouriertransformierte der 4 ROIs des linearen OCT Signals bei einer maximalen
Abtastung von 54 Hz. Mafsstabsbalken: 100 um.
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Unter der Glasplatte (VI) kann das geschichtete verhornte Plattenepithel (stratum
corneum) (1) mit einem Ubergang zur Granularzellschicht (stratum granulosum) und
Stachelzellschicht (stratum spinosum) (II) in einem lila bzw. lila-grinlichen Farbton
dargestellt werden. Daran anschlieRend befindet sich die Basalzellschicht (stratum basale)
(1), die durch gelb gefarbte Zellkerne (*) gekennzeichnet ist. Da sich der optische Fokus
in diesen Bereich befand, wird die Basalschicht mit hochster Auflésung abgebildet.
Darunter befindend kdnnen zwei weitere subepitheliale Schichten, Bindegewebe in lila
(Lamina propria) (IV) und griin gefarbte skeletale Muskelzellen bzw. Skelettmuskelfasern
(V) unterschieden werden. Durch Verschiebung des Fokus unter die Basalschicht (d)
erhoht sich die Sichtbarkeit der Muskelschicht. Die Glasplatte ist in einem weilen Farbton
ersichtlich (VI). Dieselben Gewebestrukturen kdnnen im gemittelten OCT B-Scan nicht
erkannt werden. Die dmOCT B-Scans stellen dhnliche Strukturen wie in HE-gefarbten
histologischen Schnitten (a) dar. Selbst weit Gber die Fokusebene hinaus sind zelluldre
Strukturen erkennbar, die in gemittelten OCT-Bildern typischerweise selbst bei
Fokussierung auf die Epithelschicht nicht zu erkennen sind. Diese Ergebnisse zeigen, dass
die Implementierung der dOCT in einem scannenden mOCT zu einer Kontraststeigerung

fiihren, die die Identifizierung einzelner Epithelzellen ermdglicht.

In Abbildung 23 (e) sind Signale von einer Zelle (roter Pfeil), der Lamina propria (griiner
Pfeil), des Muskelgewebes (blauer Pfeil) und vom Hintergrund (schwarzer Pfeil) iber dem
Deckglas einer 5 x 5 Pixel-ROI dargestellt. Die Lamina propria hat das starkste OCT-Signal
bei 47 dB, gefolgt vom Zellsignal bei 44 dB und Muskelgewebe bei 32 dB. Der Hintergrund
hat ein 17 dB starkes Signal. In (f) sind die entsprechenden logarithmierten Betrage der
Fouriertransformierten des jeweiligen linearen OCT-Signals dargestellt. Bei allen 4 ROls
sind keine erkennbaren dominanten Frequenzen vorhanden. Sie unterscheiden sich
hauptsachlich in ihrer Intensitdt. Die Farben ergeben sich durch die Integration der

einzelnen Frequenzbanden und der darauffolgenden Normierung.
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Abhdngigkeit der Bildqualitét von der axialen Auflésung

Zur Bestimmung der minimal moglichen axialen Auflosung, die eine Detektion von
zellularen Strukturen erlaubt, wurde die axiale Auflésung numerisch durch die Anpassung
der Breite des Hann-Fensters bei der Rekonstruktion der Rohdaten zur dmOCT reduziert.
Abbildung 24 stellt die Ergebnisse der unterschiedlich simulierten axialen Auflésung dar.
Es wurden funf verschiedene axiale Aufldsungen bei Az =1,9 um, 3 um, 7 um, 17 um und
25 um simuliert. In (a) ist das gemittelte OCT-Bild von Mauszunge dargestellt. In (b) ist die

FFT und in (c) die PCA basierte Auswertung dargestellt.

In den liber die Zeit gemittelten B-Scans zeigt sich, dass Speckle in z-Richtung verschmiert
werden. Das Deckglas ist bei Az = 25 um nicht von sich darunter befindlichen Gewebe
unterscheidbar. Bei einer axialen Auflésung von Az = 17 um und 7 um sind keine
zelluldaren Details durch Intensitdtsunterschiede erkennbar. Erst ab einer axialen
Auflésung von Az = 3 um und 1,9 um lassen erste Intensitdtsunterschiede im Gewebe auf

mogliche Gewebsunterschiede schliel3en.

In der PCA-Darstellung kann schon bei einer simulierten axialen Auflésung von 25 um die
Basalzellenschicht gegeniiber den umliegenden Strukturen differenziert werden. Auch in
der FFT basierten Auswertung zeigt sich, dass die dynamischen Bewegungen der Zellen
ebenfalls erfasst werden konnen und die Basalzellschicht durch die farbliche
Unterscheidung zum Hintergrund von grin zu lila ersichtlich ist. Der direkte Vergleich
zwischen PCA- und FFT-Auswertung zeigt, dass die Muskelschicht und die Lamina propria
in der FFT-Auswertung durch den Wechsel der Farbténe in die Tiefe von Lila zu Griin
besser voneinander differenzierbar werden kénnen. Im Ubergang bei einer axialen
Auflésung von 17 um zu 7 um kdnnen in der PCA- und FFT-Auswertung dariiber hinaus
einzelne Basalzellen detektiert werden. In der PCA-Auswertung lassen sich die einzelnen
Zellen im Vergleich zur FFT-Auswertung deutlicher voneinander abgrenzen. Eine axiale
Auflésung von 3 um ermoglicht in der PCA- und FFT-Auswertung bereits eine scharfe
Abgrenzung der Basalzellen zueinander. Bei der maximalen axialen Auflésung von 1,9 um
konnen in der PCA- und FFT-Auswertung auch aullerhalb des Fokusbereich befindliche

Zellen identifiziert werden.
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Abbildung 24: dmOCT in Abhdngigkeit zu unterschiedlich simulierter axialer Auflésung (a) gemitteltes B-Scans
(b) PCA basierte dmOCT (c) FFT basierte dmOCT. Bereits bei einer Auflésung von 25 um kann die
Basalzellenschicht in der dmOCT deutlich von umgebendem Gewebe differenziert werden. 17 um simulierte
axiale Auflésung erméglichen eine erste Differenzierung von Basalzellen in der PCA. Ab einer simulierten
axialen Auflésung von 7 um kénnen in der PCA und FFT individuelle Zellen unterschieden und bei einer
simulierten axialen Auflésung von 3 um kénnen diese auch deutlich voneinander differenziert werden. Bei der
maximal erreichbaren axialen Auflésung von 1,9 um kénnen auch zellulére Strukturen aufSerhalb des Fokus
differenziert werden. MafSstabsbalken: 100 um
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Kontrast-Rausch-Verhdltnis in Abhéngigkeit der Anzahl von B-Scans

Um die Abhdngigkeit der Aufnahmezeit auf die Qualitat der dmOCT Bilder zu evaluieren,
wurde das  Kontrast-Rausch-Verhdltnis (CNR) am  Beispiel des exvivo
Mauszungen-OCT-Datensatz ausgewertet. In Abbildung 25 sind der erste B-Scan des
Datensatzes (a) und die PCA-Auswertung (iber den gesamten Datensatz (b) mit der
normierten Kontrast-Rausch-Verhéltnis Auswertung (c) und exemplarischen Ausschnitten
der dmOCT B-Scans (d) zu unterschiedlichen Zeitpunkten mit STD-, PCA- und
FFT-Auswertung dargestellt. Um das CNR bei den FFT-Auswertungen bestimmen zu
kénnen, wurden die RGB-Bilder in Grauwertbilder umgewandelt. Die FFT-Auswertung
erzeugt erst nach 12 B-Scans ein dmOCT Bild, da das Frequenzband nicht ausreicht, um
die Einteilung in langsame, mittlere und schnelle Frequenzen vorzunehmen. Bei weniger
als 12 B-Scans kdnnen nach der Fourier-Transformation nur noch 6 Bins oder weniger fir
die Einteilung der Frequenzen von 0 bis 54 Hz genutzt werden, sodass die Unterscheidung
der Frequenzkomponenten fir langsame und mittlere Frequenzen bei dieser Probe nicht
mehr ausreichend ist. Zur Auswertung des Kontrast-Rausch-Verhéltnisses wurde das in xz
gemittelte Signal eines Rechtecks im oberen Messbereich als Rauschregion (rotes
Rechteck) im Verhaltnis zu einer ROl im Bereich des Fokus mit Basalzellen als Signalregion
(schwarzes Rechteck) bestimmt. In (c) sind nach Formel 3.5 die CNR-Werte fiir die PCA
(blau), STD (rot) und FFT (gelb) Auswertung des Signals gegeniiber der Anzahl der B-Scans
aufgetragen. Bereits nach 10 ausgewerteten dmOCT B-Scans kann die Basalschicht bei
STD und PCA rekonstruiert werden. In der PCA-Auswertung sind bereits einzelne Zellen
erkennbar und die PCA erreicht 80 % ihres maximalen CNR Wertes, die STD erreicht nur
66 %. Nach 25 B-Scans konnen in allen drei Auswertungen einzelne Basalzellen
identifiziert werden, wobei die Auswertung liber die STD von einem starkeren Rauschen
Uberlagert wird, welches den Kontrast zwischen Zellen und Hintergrund reduziert. Nach
75 B-Scans bzw. 0,69 s konnen auch auRerhalb der Basalschicht einzelne Zellen in der
PCA-Auswertung identifiziert werden (*). Der CNR-Wert der FFT-Auswertung schwankt
leicht iber die Anzahl der ausgewerteten B-Scans, da die Einteilung der Frequenzen im
Frequenzraum durch die variierende Anzahl an B-Scans schwankt. Die CNR-Werte von

PCA, STD und FFT gehen ab ca. 50 B-Scans in eine Sattigung lber.
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Abbildung 25: Kontrast-Rausch-Verhdltnis (CNR) in Abhdngigkeit der Zahl der ausgewerteten B-Scans - B-Scan
(a) und PCA-dmOCT B-Scan (b) tiber den gesamten ex vivo Mauszungen OCT-Datensatz. (c) Auswertung der
PCA, STD und FFT in Abhéingigkeit zur Anzahl von B-Scans bzw. Aufnahmezeit. Die FFT kann erst ab 12 B-Scans
ausgewertet werden. Mittels PCA kann innerhalb der ersten 50 B-Scans ein hdheres Kontrast-Rausch-
Verhdltnis erreicht werden. PCA, STD und FFT gehen ab 50 B-Scans in eine Sdttigung lber. (d) Exemplarische
dmOCT B-Scans (STD, PCA & FFT) zu unterschiedlichen Zeitpunkten. MafSstabsbalken: 100 um

70



Ergebnisse | Auswertung zur dmOCT

Phasenbasierte dmOCT

Da das mOCT-Signal zusatzlich zum Betrag auch die Phase enthalt, wurde evaluiert,
inwieweit dmOCT auch Uber eine Auswertung der Fluktuation der Phase moglich ist. Die
Auswertung der gemessenen exvivo Mauszunge (500 x 1024 Pixel, 500 x 660 um?,
Aufnahmezeit: 1,38 s, B-Scan Abtastfrequenz: 108 Hz) Uber den Phasenanteil ist in
Abbildung 26 dargestellt. Das unkorrigierte Phasendifferenzbild ist in (a) dargestellt. Das
Deckglas ist in einer Tiefe von ca. 250 um (*) ersichtlich. Es lassen sich keine zelluldren
bzw. subzelluldren Strukturen in den Phasendifferenzbildern erkennen. Um Bewegungen
entlang der Tiefe wahrend der Aufnahme des Datensatzes zu reduzieren, wurde der
Datensatz mit einem selbst entwickelten Algorithmus korrigiert. Daflir wurde das

Deckglas als Referenzschicht ausgewahlt, da es in den B-Scans einfach zu segmentieren
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Abbildung 26: Auswertung der Phase der Messung der ex vivo Mauszunge. In (a & c) sind jeweils 2 ROIs an
gleicher Position eingezeichnet und das Deckglas (*) markiert. Die schwarze ROI befindet sich im Gewebe und
die rote ROl im Immersionsmedium (a) Standardabweichung eines Phasendifferenzbildes (iber die Zeit. (b)
Gemittelte Phasen in den beiden ROIs (iber alle B-Scans. (c) Standardabweichung des ersten
Phasendifferenzbildes nach vorheriger Phasenkorrektur. (d) Geplottete Phasen innerhalb der ROIs nach
Bewegungskorrektur (e & f) Verteilung der Phasen im B-Scan vor (e) und nach (f) Bewegungskorrektur;
Mafstabsbalken: 100 um
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ist und die Phase dort ohne Bewegungsartefakte als konstant angenommen werden kann.
Die Phasen wurden in aufeinanderfolgenden B-Scans in z verschoben, sodass die
Phasendifferenz aufeinanderfolgender B-Scans in der Referenzschicht abnahm. Dies
erfolgte Uber einen Optimierungsalgorithmus, der das Minimum der Phasendifferenz

bestimmte.

Zur Auswertung Uber den gesamten Datensatz von unkorrigierten und korrigierten
Bewegungen wurden zwei ROIs in den Phasendifferenzbildern ausgewertet (Abbildung
27, a und b). Die mit einem schwarzen Rechteck gekennzeichnete ROI befindet sich im
Gewebe und die rote ROl auRRerhalb. Der zeitliche Verlauf der Phasendifferenzen in den
beiden ROIs vor und nach der Bewegungskorrektur ist jeweils in (b & d) dargestellt. Die
Phase im Gewebe schwankt im unkorrigierten Fall (a & b) periodisch zwischen -t und +mt
durch Bewegungen wahrend der Messungen. AuBerhalb des Gewebes tritt eine zufalliger
Phasor auf. Nach Korrektur von Bewegungen nimmt die Standardabweichung im
Hintergrund von 0,24 rad auf 0,21 rad und im Bereich des Gewebes von 1,35 rad auf
0,11 rad ab. In Abbildung 27 (e & f) ist die Verteilung der Phasendifferenzen vor (e) und
nach (f) Bewegungskorrektur (iber den gesamten Datensatz dargestellt. In den
Histogrammen ist ersichtlich, dass die Phasendifferenzen nach der Bewegungskorrektur
Uber alle B-Scans deutlich abnehmen und der Einfluss von Bewegungen entlang der

optischen Achse auf die Phasen der Aufnahme erfolgreich reduziert wurden.

In Abbildung 27 ist die Phasen-basierte dmOCT auf Basis des Phasenanteils der OCT-Daten
Uber die Berechnung der Standardabweichung im unkorrigierten Fall (a) und korrigierten
Fall (b) dargestellt. Zusatzlich sind die FFT- (c) und PCA-Auswertungen (d) des korrigierten
Datensatzes dargestellt. Es zeigt sich, dass dhnlich zur Auswertung des Betrags die
Basalmembranschicht mit einzelnen Zellen sichtbar wird. Im direkten Vergleich zu
betragsbasierter Auswertung ist ein deutlich hoheres Rauschen in den Bildern zu
erkennen und die unterschiedlichen Schichten lassen sich nicht mehr voneinander
unterscheiden. Die Lamina propria kann in der FFT-Auswertung farblich und in der STD-
und PCA-Auswertung anhand der Intensitdtsunterschiede von der darunterliegenden

Muskelschicht differenziert werden.
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Abbildung 27: Phasenbasierte dmOCT (STD) (a) ohne vorheriger Bewegungskorrektur (b-d) Phasenbasierte
dmOCT (STD, FFT und PCA) mit vorheriger Bewegungskorrektur. Durch die Bewegungskorrektur kénnen
einzelne Zellen der Basalzellenschicht erkannt werden. In der FFT-Auswertung kénnen die Basalzellschicht,
Lamina propria und Muskelzellschicht farblich voneinander differenziert werden. Maf3stabsbalken: 100 um

4.1.3 dmOCT Zeitserie

Trachea wurde zur Darstellung des aktiven Schleimtransports durch Zilien ausgewahlt. Die
kollektive Bewegung der epithelialen Flimmerharchen treibt den Schleim und die
Flissigkeitsschicht Gber den Epithelzellen an. Dieser aktive Prozess ist fiir die Reinigung
der Atemwege von entscheidender Bedeutung und eine Stérung kann Kennzeichen

mehrerer Erkrankungen sein [174, 175]. Eine Fehlfunktion der Zilien, Atmung oder Husten
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beeinflussen den physiologischen Transport und fiihren zu einem ungleichmaRigen
Schleimtransport. Eine unregelmaRige Verteilung der Flimmerzellen kann zu komplexen
Bewegungen der Mukusschicht fiihren. Die ex vivo Trachea einer Maus wurde Uber einen
Zeitraum von mehreren Minuten mittels dmOCT aufgezeichnet. Die Trachealwand wurde
auf Silikongel mit Nadeln in einer Petrischale fixiert und Flissigkeit hinzugefiigt, um eine
Austrocknung zu vermeiden. Das FOV betrug 500 x 1024 px (xz) bei 500 x 660 pm? (xz).
Alle 10 Sekunden wurde ein dmOCT B-Scan Uber einen Zeitraum von 30 min
aufgenommen. In Abbildung 28 sind ein gemittelter B-Scan (a), ein vergroRerter
Ausschnitt desselben (b, oben), der dmOCT B-Scan (b, unten), eine H&E-gefirbte
Histologie eines Luftréhrenquerschnitts (d, unten), eine
Rasterelektronenmikroskopie-Aufnahme (REM) von Flimmerzellen (d, oben) und
ausgewahlte dmOCT B-Scans zu unterschiedlichen Zeitpunkten (c) aus dem Datensatz
dargestellt. Der Fokus des Objektivs befindet sich ca. 50 um unter der Oberflache der
Trachealwand. Der B-Scan und dmOCT B-Scan wurde in die Tiefe auf 500 x 400 px (xz) bzw.
500 x 257 um? (xz) fiir eine bessere Visualisierung beschnitten. Hierdurch wurden in den
ersten 200 um Autokorrelations-Artefakte, die durch die starke Rlckstreuung der
Oberflache der Trachea erzeugt werden, entfernt. Einzelne A-Scans sind durch die
Riickstreuung Ubersteuert und sind als helle vertikale Streifen im B-Scan erkennbar. In
einer Tiefe von ca. 200 um bis ca. 350 um befindet sich die Trachea. Im oberen Bereich
der Trachea sind Zilien (z) erkennbar, die von einzelnen sich darunter befindlichen
Zilien-tragenden Epithelzellen ausgehen. Da die Zilienbewegung im Bereich von 10 - 15 Hz
fiir den aktiven Schleimtransport [169, 176] noch aktiv ist, werden sie durch die Mittelung
als verschwommene Strukturen im gemittelten B-Scan dargestellt. Die Epithelschicht (e)
befindet sich direkt unter den Zilien und ist ca. 15 - 20 um dick. Zelluldre Strukturen sind
von Speckle-Rauschen Uberlagert und es lassen sich keine einzelnen Zellen oder
subzelluldre Strukturen erkennen. An die Epithelschicht angrenzend lasst sich eine hellere
dinne Linie erkennen, die dem Bindegewebe (b) zuzuordnen ist und aus Kollagen- und
Elastinfasern besteht. Unter dem Bindegewebe befindet sich Muskelgewebe mit einer
Dicke von ca. 150 um. Es lassen sich einzelne Hohlrdume als schwarze Strukturen
innerhalb des Muskelgewebe identifizieren. Diese entsprechen entweder Lymph- oder
BlutgefaRen (v). Die Auswertung zur dmOCT an demselben Datensatz erzeugt auch am

Beispiel der Trachea ein deutlich besseren Kontrast der Strukturen. Uber der Trachea sind
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einzelne entlang der x-Achse lang gezogene Strukturen (griner Pfeil) zu erkennen, die

durch kleinere sich bewegende Teilchen wahrend der Aufnahme der 150 B-Scans erzeugt
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Abbildung 28: dmOCT B-Scan Zeitserie von ex vivo Maustrachea. Vergleich zu, mOCT B-Scan, REM-Aufnahme
und H&E Férbung zeigt Zellbewegungen im Atemwegsgewebe. (a) gemittelter mOCT B-Scan mit vergréfSerten
Ausschnitt (rot) in (b, oben) und als dmOCT Auswertung (b, unten); Zilien (z), Epithelschicht (e), Bindegewebe
(b) und G