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Zusammenfassung

Lineare OCT (LOCT) ist das potentiell einfachste und glinstigste Nachweisverfahren
fur die OCT und daher fur die Verwendung in zukunftigen Massenmarkten besonders
geeignet. Sie rekonstruieren die Tiefeninformation durch Umsetzen der Laufzeitver-
teilung in ein raumliches Interferogramm, das dann mit einem Bildsensor erfasst
werden kann. Da mit diesem Verfahren bisher nur ein Messbereich von einigen
100 ym erreicht wurde, haben LOCT Systeme bisher keine groBe Verbreitung
gefunden. In dieser Arbeit werden zwei Verfahren untersucht, mit denen eine
Erweiterung der Messtiefe von LOCT Systemen um ca. eine GroBenordnung moglich
ist. Beide Verfahren verwenden Gitter, um die hohen Raumfrequenzen des
Interferogramms zu reduzieren.

Bei dem ersten Verfahren (TraGoM) werden durch eine Multiplikation mit der
Raumfrequenz einer Transmissionsmaske Summen- und Differenzfrequenzen erzeugt.
Durch geeignete Wahl der Maskenfrequenz kann die Differenzfrequenz so niedrig
eingestellt werden, dass die Einhullende der Interferenz mit wenigen Pixeln
abgetastet werden kann.

Bei dem zweiten Verfahren (PhaGoM) wird der Bildsensor im Fernfeld eines
Phasengitters platziert. Die Detektoroptik wird so eingerichtet, dass sich auf dem
Sensor die erste Beugungsordnung des Referenzstrahls mit der nullten Beugungsord-
nung des Probenstrahls unter einem kleinen Winkel Uberlagert. Das Gitter flihrt in
diesem Aufbau zu einer Kippung der Phasenfronten des Referenzlichts. Bei Erhalt der
Gruppenfront wird die Modulationsfrequenz um die Gitterfrequenz reduziert.

Um die Leistungsgrenzen der Verfahren zu beurteilen, wurde fir beide Methoden je
ein experimentelles System aufgebaut, welches in Bezug auf alle wesentlichen
Parameter wie Messtiefe, Auflosung und Dynamik spezifiziert wurde.

Die Eigenschaften der LOCT-Systeme wurden mit denen der heute verbreiteten OCT
Verfahren verglichen, um die Vor- und Nachteile der LOCT zu ermitteln.

Dem Vorteil eines einfachen Aufbaus der Nachweisoptik, die gegebenenfalls nur aus
einer Zylinderlinse und dem Bildsensor selbst besteht und potentiell sehr gunstige
Gerate ermoglicht, steht eine niedrigere Bildqualitat gegeniiber. Fir einfachere
Messaufgaben und Massenmarkte mogen die hier entwickelten Verfahren aber eine
geeignete Losung sein.
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Abstract

Linear OCT (LOCT) is the least complex of all OCT imaging modalities. Therefore it is
well suited for future mass market applications of OCT. LOCT reconstructs the depth
information by generating spatial interference patterns that can be detected with a
linear image sensor. Because the measurement range had yet been limited to a few
100 um the technique found only very few adopters. In order to increase the
measurement range by an order of magnitude this thesis introduces two approaches
that are suitable to reduce the fringe frequency of the interference pattern by
utilizing gratings.

The first technique (TraGoM) uses a transmission mask in order to multiply the
interference pattern with a sinusoidal mask function. This creates sum and
difference frequencies. By carefully choosing the mask, the fringe frequency can be
reduced so that the envelope (coherence function) of the OCT signal can be sampled
with very few pixels of the image sensor.

For the second approach the image sensor is placed in the far field of a diffraction
grating. In the setup the first diffraction order of the reference beam interferes with
the zero order diffraction of the probe beam under a small angle. The grating creates
a tilting of the phase front of the reference beam. While preserving the path length
difference the fringe frequency is reduced by the grating frequency.

In order to evaluate the performance of the systems two experimental setups were
implemented. These were used to determine all relevant measurement parameters
like: measurement range, resolution and dynamic range.

The determined parameters can be compared to the ones of other OCT modalities in
order to determine the specific advantages and disadvantages of LOCT.

The main advantage of LOCT systems is its technical simplicity. In the simplest case
the optics only consist of a cylindrical lens and the image sensor itself. That opens
new possibilities for cost sensitive applications of OCT in mass markets.
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Einleitung

1 Einleitung

1.1 Bildgebende Verfahren in der Biomedizin

Biologische Gewebe bestehen aus dreidimensionalen Strukturen. Die Abmessungen
der Bausteine aus, denen sie zusammengesetzt sind, erstrecken sich liber neun
GroBenordnungen von Nanometer groBen Molekiilen Uber Proteine, Organellen,
Zellen und Organe bis hin zu gesamten Organismen (Abbildung 1-1). Fir den
wissenschaftlichen und medizinischen
Einsatz wurde daher im Laufe des letzten

Jahrhunderts eine ganze Reihe von Abmessungen
bildgebenden Verfahren entwickelt, die 10 cm
jeweils einzelne GroBenbereiche

. . Organe
abdecken. Diese reichen von der e
Rontgenbeugungsananlyse zur Bestimmung \J
der Struktur von Biomolekulen bis zur
Computer- und Magnetresonanztomogra-
phie zur Darstellung von Organismen. Eine Zellverbande, - 38~ 1|
besondere Rolle fiir die medizinische g‘;'gdf;en’ 5
Diagnostik haben dabei Verfahren, die ‘
eine In-vivo- und On-site-Diagnostik von Zellen

morphologischen  Strukturen in  der
GroBenordnung von pm bis mm ermogli-
chen. 76l

Eines davon ist die Sonographie, mittels S gl

der -abhangig von der gewahlten

Frequenz- eine Auflésung von einigen M 3(&( o- :
. . . m uie,
10 pm erreicht werden kann. Die Messtiefe S

sinkt  allerdings mit  zunehmender
Frequenz. AuBerdem muss bei Ultraschall-
untersuchungen der Transponder —mit Abbildung 1-1: Dimensionen biologisch
einem Gel an das Untersuchungsobjekt relevanten Strukturen

angekoppelt werden. Das ist in vielen

Fallen, z.B. bei der Verlaufskontrolle von Heilungsprozessen unerwiinscht. Aus diesen
Grunden und wegen besserer Auflosung und besserem Kontrast entwickelten sich
kontaktlose optische Messverfahren zu einer Alternative.

Die fundamentale Grenze fur das Auflosungsvermogen der klassischen Weitfeldmikro-
skopie liegt in der GroBenordnung der halben Lichtwellenlange und damit fur das
nahe infrarote Spektrum bei ca. 0,5 pm (Hecht 2009). Deshalb lassen sich mit
optischen Verfahren Strukturen bis hinunter zu einzelnen Zellen darstellen.
Allerdings sind die Moglichkeiten zur Untersuchung von dreidimensionalen Gewebe-
strukturen sehr limitiert. Durch eine entsprechende Wahl der Scharfenebene konnen
zwar einzelne Schichten selektiert werden, allerdings gelangt auch das gestreute
Licht aus allen andern Schichten in die Apertur. Bei streuenden biologischen Proben
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Einleitung

fuhrt das zu einem erheblichen Kontrastverlust. Um dieses Problem zu umgehen,
wird die Tiefenauflosung durch eine Aufbereitung der Probe realisiert. Dazu wird das
Gewebe entnommen und in Form von histologischen Schnitten prapariert.

Flir eine In-vivo-Tomographie mussten Verfahren gefunden werden, die einen
selektiven Nachweis von gestreuten Photonen aus verschiedenen Tiefenschichten
ermoglichen. Bei der konfokalen Mikroskopie (Minsky 1961) wird ein einzelner Punkt
des untersuchten Volumens mit einem stark fokussierten Strahl beleuchtet. Dieser
Punkt wird dann auf eine kleine Blende (Pinhole) abgebildet. Nur das durch die
Blende gelangende Licht wird zum Nachweis verwendet. Auf diese Weise wird Licht,
das auBerhalb des Fokusvolumens gestreut wird, unterdrickt. Bei diesem Verfahren
hangen die transversale Auflosung Ax und longitudinale Auflosung Az in unterschiedli-
cher Weise von der numerischen Apertur (NA) der verwendeten Optik ab:
A A

Gl. 1-1 AXoc——, AZ 5
NA NA

Die laterale Auflosung sinkt linear mit der NA, wahrend fiir die axiale Auflosung ein
quadratischer Zusammenhang gilt. Damit sowohl die axiale Auflosung als auch die
laterale Auflosung in der GroBenordnung der Wellenlange der verwendeten
Lichtquelle liegen, sind sehr groBe NA (~ 1) erforderlich.

10pm
Konfokale
Mikroskopie
100pum
QL
Q
@ 1mm
7]
()]
=
(<))
< 10mm
E
3
= 100mm
lm T L AL AL L T U |
100nm 1pm 10pm 100pm Imm 10mm

Auflésung

Abbildung 1-2: Auflosung und Messtiefe verschiedener medizinisch relevanter Bildgebungsverfahren

Fur biologische Proben ist es haufig sehr schwierig, diese groBen numerischen
Aperturen zu erreichen. Zunachst verringern die unebenen Oberflachen der
Gewebestrukturen und die raumlich unterschiedlichen Brechungsindizes in dem
Gewebevolumen die Abbildungsqualitat. Aus diesem Grund ist die Messtiefe
hochauflosender konfokaler Mikroskope auf einige 100 um begrenzt (Sheppard, Gu et
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al. 1994). Eine Reduktion der verwendeten NA verringert die Bildfehler und
ermoglicht bei einer NA von z.B. 0,05 immer noch eine transversale Auflosung von
16 pym. Allerdings ist die longitudinale Auflosung von 320 um fir eine tomographische
Erfassung nicht hinreichend.

Einige biologische Strukturen lassen sich wegen der besonderen Geometrie des
optischen Zugangs ohnehin nur mit begrenzter numerischer Apertur untersuchen.
Zum Beispiel begrenzen bei der Untersuchung des Augenhintergrunds die Aberratio-
nen des Auges die nutzbare numerische Apertur auf ca. 0,1.

Die erstmals von Fujimoto (Huang, Swanson et al. 1991) vorgestellte optische
Koharenztomographie (OCT) ist ein Verfahren, das eine Entkopplung der longitudina-
len Auflosung von der numerischen Apertur ermoglicht. Dadurch wird die tomographi-
sche Darstellung von biologischem Gewebe bis in einige Millimeter Tiefe moglich. Im
Vergleich zur konfokalen Mikroskopie ermoglich die OCT sogar eine noch scharfere
Diskriminierung von Photonen, die auBerhalb des Messvolumens gestreut wurden.
(Izatt, Hee et al. 1994).

In der OCT wird das zu untersuchende Gewebe fokussiert beleuchtet und ahnlich wie
bei Ultraschall wird aus der Laufzeitverteilung der Echos auf die Position der
optischen Ubergénge in der Probe geschlossen. Wegen der hohen Phasengeschwindig-
keit des Lichts ist im Gegensatz zum Ultraschall eine direkte Messung der Laufzeiten
nicht moglich. Stattdessen werden diese interferometrisch nachgewiesen. Durch eine
Verschiebung der Probe oder durch eine geeignete Ablenkung des Probenstrahls
werden Tiefeninformationen an verschiedenen Orten auf der Probe gesammelt, um
diese zu einem Schnittbild zusammenzusetzen.

1.2 Anwendungen der OCT

Das erste und immer noch wichtigste Anwendungsfeld der OCT ist die Darstellung des
Augenhintergrundes (Fercher, Hitzenberger et al. 1993, Swanson, lzatt et al. 1993).
Dafiir wird das Messlicht mit einer Funduskamera oder Spaltlampe auf die Retina
fokussiert. Die ersten auf der Time-Domain TD-OCT Technologie basierenden Gerate
wurden allerdings nur von wenigen Retinaspezialisten klinisch verwendet. Grundle-
gend anderte sich das erst mit der Wiederentdeckung der Fourier-Domain FD-OCT
(Wojtkowski, Leitgeb et al. 2002), die eine Erfassung von Schnittbildern mit
Videorate (White, Pierce et al. 2003) und damit die Erfassung des ganzen Retinavo-
lumens mit einer einzigen Messung ermoglichte. Gleichzeitig war diese Technik,
anders als die TD-OCT, nicht durch Patente geschutzt. Durch den freien Marktzugang
konnte sich die FD-OCT innerhalb weniger Jahre als diagnostisches Instrument zur
Verlaufskontrolle vieler ophthalmologischer Erkrankungsbilder etablieren. Im Bereich
des vorderen Augenabschnitts wird die OCT u.a. im Rahmen der Glaukomdiagnostik
und zur Erfolgskontrolle in der refraktiven Chirurgie eingesetzt (Jungwirth, Baumann
et al. 2009).

In der Dermatologie wird zur Untersuchung von Hauterkrankungen neben der
Auflichtmikroskopie insbesondere die Sonografie verwendet. Daher war bisher eine
Histologie zur morphologischen Untersuchung von entziindlichen Dermatosen und
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Tumoren erforderlich. Es konnte gezeigt werden, dass die OCT eine geeignete
Alternative fur die Diagnostik solcher makroskopischen Veranderungen ist (Welzel
2001, Koch, Boller et al. 2005).

Andere Anwendungen wie die Verwendung der OCT zur begleitenden Diagnostik bei
operativen Eingriffen (Lankenau, Klinger et al. 2007) oder zur endoskopischen
Untersuchung der Blase, der HerzkranzgefaBe, dem Darm und der Speiserchre
(Feldchtein, Gelikonov et al. 1998) sowie Anwendungen in der Zahnheilkunde
(Colston, Sathymam et al. 1998) haben im Moment noch eine geringe Bedeutung.

1.3 Massenmarkte fiir die OCT

Fur die Verbreitung in der Augenheilkunde, dem wichtigsten Anwendungsfeld der
OCT, waren die Komplexitat und die damit verbundenen Kosten der Systeme kein
groBes Hindernis. Allerdings ist die Augenheilkunde auch ein relativ begrenzter
Markt. Das Marktvolumen im Jahre 2012 lag bei einem Umsatz von ca. 450 Mio. €
(StrategiesUnlimited 2010). Um wirkliche Massenmarkte zu erreichen, sind die Kosten
der gegenwartigen OCT-Systeme zu hoch.

24
4 == nverted Slope of OCT Signal
E"‘ -k Blood glucose concentration * 22 =
£ 35 g
= glucose f W o
% 3 i injection E
- / 18 B
P ) glucose i o
[',5: 25 injection i g
) ; 16 &
= =
A N R\ i
& 14 B
T 13 ’E-E:
bl ==
g 12 =
= 1 o
F4 ! 10
0 1¥] 20 30 40 50

Time {imin)

Abbildung 1-3: Messung zur Bestimmung des Glukosespiegels im Blut mittels OCT. Die Messung der
Streukoeffizienten erfolgte durch die Haut des Versuchstiers. Abbildung entnommen aus (Rinat O.
Esenaliev 2001)

Ein solcher Massenmarkt konnte die Bestimmung des Blutzuckerspiegels mittels OCT
sein. Der Streukoeffizient von Gewebe hangt vom Brechungsindexunterschied
zwischen der extrazellularen Flissigkeit ( n = 1.35 ) und den streuenden biologischen
Strukturen ab. Diese haben einen hoheren Brechungsindex. Eine Anderung der
Glukosekonzentration fiihrt zu einer Anderung des Brechungsindex der extrazellul3-
ren Flissigkeit. Da die Anderung der Streuung aber klein ist, kann diese mit
Verfahren, die Uber das ganze Probenvolumen integrieren, nicht mit hinreichender
Genauigkeit erfasst werden. Aus Messung der Ruckstreuung im Gewebe durch OCT
kann der Streukoeffizient hingegen tiefenaufgelost bestimmt werden (Faber, Meer et
al. 2004). Es konnte an Kaninchen und Zwergschweinen gezeigt werden, dass die
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durch OCT bestimmten Streukoeffizienten der Haut eine gute Korrelation zu dem
Glukosespiegel aufweisen (Kohl, Watson et al. 1997). Wenn in einem Tiermodell
Injektionen mit Glukoselosung verabreicht werden um eine Schwankung des
Blutzuckerspiegels zu induzieren (Rinat O. Esenaliev 2001), korreliert auch die
Steigung des Verlaufs des OCT-Signals recht gut mit dem unabhangig bestimmten
Blutzuckerspiegel (Abbildung 1-3).

Um mit diesem Verfahren eine sichere und zuverlassige Glukosebestimmung zu
ermoglichen sind noch weitere Arbeiten erforderlich. Insbesondere mussen viele
Querempfindlichkeiten mit anderen Substanzen und andere physiologischen
Veranderungen des OCT-Signals im Organismus geklart werden.

Weitere wesentliche Hindernisse fur diese Anwendung sind die Komplexitat und die
Kosten bisheriger OCT-Systeme. Um einen Massenmarkt wie die Glukosebestimmung
adressieren zu konnen, mussten die Kosten von OCT-Systemen um mindestens zwei
GroBenordnungen reduziert werden.

In dieser Arbeit sollen daher die bekannten technischen Ansatze fiir OCT-Gerate auf
ihr Potential fir Massenanwendungen untersucht werden.
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OCT Verfahren

2 OCT Verfahren
2.1 Time Domain OCT (TD-OCT)

Interferometer, wie das in Abbildung 2-1 dargestellte Michelson-Interferometer,
messen Abstande unabhangig von der numerischen Apertur der Optik (Hecht 2009).
Allerdings andert sich die am Interferometerausgang gemessene Intensitat Iy fur
monochromatische Lichtquellen lediglich periodisch mit der sich andernden
Weglangendifferenz Az zwischen Proben- und Referenzarm:

~ Y
GL. 2-1 <\EP+ER\ >=ITD_OCT(Az,k)=IP+IR+2~ I, -1, -cos(Az-k)

Ip, Iz sind jeweils Proben- und Referenzintensitat auf dem Detektor. k bezeichnet die
Kreiswellenzahl (k=2m/A) der Lichtquelle. Es kommt immer dann zu einem Wechsel
von konstruktiver zu destruktiver Interferenz, wenn sich die Wegdifferenz zwischen
den Interferometerarmen um eine halbe Wellenlange geandert hat. Ein solches
Interferometer ermaoglicht also nur innerhalb einer einzigen Wellenlange A eindeutige
Weglangenmessungen.

Fur die Untersuchung von biologi-
Proben- schen Proben mit einer Vielzahl von
I, arm Streuzentren oder Schichtstrukturen
ist dieses Verfahren daher nicht
geeignet. Zur Bestimmung absoluter
Weglangen ist eine breitbandige
l, Lichtquelle mit entsprechend kurzer
Referenzarm Koharenzlange erforderlich.  Erst
durch die zusatzlichen Wellenlangen
wird eine eindeutige Zuordnung der
unterschiedlichen Weglangen
moglich, da die spektrale Abhangig-
keit der Phase der Interferenz die
Information Uber die absolute
Weglangendifferenz enthalt.

Strahl-
teiler

Lichtquelle

M
Detektor

Abbildung 2-1: Aufbau eines Michelson-Interferometers

Amplitude
Amplitude

Zeit Zeit
A B
Abbildung 2-2: A: Koharenzfunktion eines TD-OCT Systems. B: Impulsantwort desselben Systems
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OCT Verfahren

Dies wird bei der WeiBlichtinterferometrie genutzt. Mit breitbandigen, d. h. zeitlich
inkoharenten Strahlungsquellen kommt es nur dann zu Interferenzen, wenn sich die
Wege im Proben- und Referenzarm des Interferometers um weniger als eine
Koharenzlange unterscheiden. Mit einem derartigen Interferometer kann also durch
Verschieben des Referenzspiegels Licht aus einer bestimmten Tiefenschicht des
Objekts selektiert werden. In der Time-Domain-OCT (TD-OCT) wird dieser Effekt
ausgenutzt, um Strukturen tiefenaufgelost darzustellen.

Um Gl. 2-1 auf polychromatische Lichtquellen zu erweitern, muss das Spektrum der
Lichtquelle berucksichtigt werden. In der OCT werden haufig Halbleiterlichtquellen
(SLDs) verwendet, deren spektrale Dichteverteilung S(k) sehr gut als GauBverteilung
approximiert werden kann:

2\W
Jr- Ak ©

Dabei ist kg = 2-1m/A¢ die Wellenzahl der Zentralwellenlange Aq der Lichtquelle und Ak
die volle Halbwertsbreite der spektrale Dichteverteilung. Das Integral wurde auf eins
normiert. Das Produkt aus lrp.oct(Az, k) und S(k) muss nun noch uber alle k integriert
werden:

Gl. 2-2 S(k) =

2

Gl. 2-3 lipocr = lo + 1 +2- I, - 2\/_¢InA(i j, = Cos(k-Az)dk

Im Anhang A dieser Arbeit ist der Weg zur Losung des Integrals dargestellt:

Gl. 2-4 lipocr (A2) = I, + 1 +2- 1,1, -@ -ne( {2 ] cos[k, - AZ]

Die Amplituden der Interferenzen sind nun nur noch in der Nahe von Az=0 messbar.
Von da aus fallt sie entsprechend der GauBfunktion ab. Als MaB fiir die Breite der
GauBfunktion ist hier die die Koharenzlange der Lichtquelle | verwendet worden.
Diese ist definiert als diejenige Weglangendifferenz, bei dem der Interferenzkontrast
auf 50% sinkt und entspricht damit der halben Breite der Koharenzfunktion (HWHM).
Diese kann flr gauBformige Spektren aus der Halbwertsbreite AA und der Mittenwel-
lenlange A, der Quelle bestimmt werden (Drexler and Fujimoto 2008):

2:In(2)-2

Gl. 2-5 lo= =200
Tc-

Im allgemeinen Fall ist diese GauBfunktion durch die Koharenzfunktion y(Az) der
tatsachlich verwendeten Lichtquelle zu ersetzen. Diese entspricht der Fouriertrans-
formation der spektralen Dichteverteilung der Quelle.

Fur die OCT ist es einfacher, Uber den in der Probe zurlickgelegten Weg anstatt uber
die Laufzeitunterschied zu skalieren. Dann entsprechen die Wege den Dimensionen
der untersuchten Objekte. In der OCT durchlauft das Probenlicht die Strecke
zwischen Probe und Interferometer doppelt. In einem Aufbau entspricht Az daher der
doppelten Weglangendifferenz. Als Koharenzlange wird in der OCT daher meist die
volle Halbwertsbreite (full width half maximum oder FWHM) der im OCT-Aufbau

Seite 10



OCT Verfahren

gemessen Koharenzfunktion y(Az) angegeben, die dann genau der Koharenzlange aus
Gl. 2-6 entspricht. Entsprechend ist die Periodenlange des Interferenzsignals jetzt
nicht mehr A sondern A/2.

Bei TD-OCT-Systemen wird zur Gewinnung der Tiefeninformation im Allgemeinen die
Referenzarmlange mit einer als Phasenmodulator bezeichneten Vorrichtung mit
konstanter Geschwindigkeit verandert. Dadurch erhalt man am Detektor eine
harmonische Intensitatsmodulation konstanter Frequenz und wechselnder Amplitude.
Die Mittenfrequenz bzw. Tragerfrequenz eines OCT Systems f,, ergibt sich aus der
Geschwindigkeit der Weglangenanderung vg und der halben mittleren Wellenlange
Ao/2 des Lichts. Die Geschwindigkeit wiederum kann als Funktion aus dem Tiefenhub
des Phasenmodulators z,,,x und der Wiederholrate f..,, ausgedriickt werden.

Ve  2-7..f

— — max__ Scan
k/ A
02 0
Die eigentlich als Funktion von Az vorliegenden Signale werden nun als Funktion der

Zeit erfasst. Aus diesem Grund wird dieses OCT-Verfahren auch Time Domain OCT
(TD-OCT) genannt.

Gl. 27 f

Aus Sicht der Nachrichtentechnik handelt es sich in der OCT um ein amplitudenmodu-
liertes Signal. Die Tragerfrequenz entspricht dem Cosinusterm aus Gl. 2-26. Die
relevante Information ist aber die Einhullende des Tragersignals (A-Scan), die in GL.
2-25 durch die GauBfunktion gegeben ist. Fur einen Spiegel im Probenarm, also einer
Laufzeitverteilung, die einer Dirac Funktion entspricht, misst man am Detektor die
Koharenzfunktion y(Az) der verwendeten Lichtquelle. Damit ist die Koharenzfunktion
gleichzeitig die Impulsantwort des Messsystems und die Koharenzlange ein MaB fur
das Auflosungsvermogen eines OCT-Systems. Fir eine Probe mit einer Vielzahl von
streuenden Objekten erhalt man eine Faltung der Weglangenverteilung im Probenarm
mit der in Abbildung 2-2 dargestellten Koharenzfunktion.

Die in der Einhiillenden enthaltenen Frequenzen sind identisch mit dem Spektrum der
Koharenzfunktion. Dieser Zusammenhang ist in Abbildung 2-3 dargestellt. Links ist
das Signal einer einzelnen Laufzeitdifferenz in der Ortsebene Ip.oct(Az) und rechts
die Fouriertransformierte des Signals dargestellt. Wie man erkennt, sind die
spektralen Anteile in einem abgegrenzten Bereich um die Tragerfrequenz f,, herum
verteilt. Deshalb handelt es sich bei den TD-OCT-Signalen inharent um bandbreiten-
begrenzte Signale in Bandpasslage. Diese weisen allgemein eine Bandbreite B von
Signalanteilen auf, die symmetrisch um eine Mittenfrequenz f, angeordnet sind.

Um die Weglangenverteilung zu rekonstruieren, muss das Signal demoduliert werden,
d.h. die Tragerwelle aus dem Signal entfernt werden. Dazu wird zunachst der Betrag
gebildet und anschlieBend alle hoherfrequenten Anteile mit einem Filter entfernt.
Auf diese Weise erhalt man ein Signal, das proportional zu den Reflektivitaten in der
Probe ist.
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Mittenfrequenz (f,, )

|

Signalbandbreite (B)

Amplitude
Amplitude

Zeit (f) Frequenz
A B

Abbildung 2-3: A: Schematische Darstellung des Signals in einem TD-OCT-System. B: Die Fouriertrans-
formation des Signals. Die Frequenzanteile sind um die Tragerfrequenz herum verteilt. Die Breite der
Verteilung ist reziprok proportional zur Breite der Koharenzfunktion

Zur Bestimmung des theoretischen Limits des Signal-zu-Rauschverhaltnisses (SNR) von
TD-OCT Systemen wird davon ausgegangen, dass alle anderen Quellen wie das
thermische Rauschen von Wiederstanden und das Intensitatsrauschen der Quelle
durch technische MaBnahmen soweit reduziert wurden, dass das Schrotrauschen die
dominierende Rauschquelle ist. Fir eine gegebene Probenintensitat Iy, einen
Detektorwirkungsgrad n, eine Bandbreite B der Messung und fur eine Photonenener-
gie E, gilt dann (de Boer, Cense et al. 2003):

Gl 2-8 sNR= e
E B

Bei einer gleichformigen Verschiebung der Referenzebene ilber die Zeit ist die
Tragerfrequenz invers proportional zu der Mittenwellenlange i, der verwendeten
Lichtquelle. Die Bandbreite ist invers proportional zu der Koharenzlange . der
Quelle. Die Giite kann durch

foo2.

~

Gl. 29 =0

Q B Ao
abgeschatzt werden. Eine optimale Filterbandbreite lasst sich nur schwer angeben,
da sie von einer Vielzahl von Faktoren abhangt (Filterarchitektur, gewinschtes
Impuls- und Zeitverhalten, etc.). Die erforderliche Bandbreite von OCT Systemen
wird daher meist empirisch bestimmt und liegt in Abhangigkeit von der Messtiefe z.

bei ungefahr:
GL. 2-10 B:@
IC
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Das wesentliche Hindernis bei der Reduzierung der Bandbreite bilden Geschwindig-
keitsschwankungen im Phasenmodulator, die Uber damit verbundene Schwankungen
der Tragerfrequenz zu einer spektralen Verbreiterung des Signals fuhren.

Die zentrale Baugruppe von TD-OCT-Systemen bildet der Phasenmodulator. Er dient
dazu, die optische Weglange im Referenzarm des Interferometers periodisch um die
gewlnschte Messtiefe zu andern.

Um lineare Weglangenanderungen uber einige Millimeter bei hohen Wiederholraten
zu realisieren, wurden insbesondere piezoelektrische Elemente (Tearney, Bouma et
al. 1996) oder Galvanometerscanner (Rollins, Yazdanfar et al. 1998) als Antriebe fir
Phasenmodulatoren vorgeschlagen.

Alle bekannten Phasenmodulatoren haben erhebliche systembedingte Begrenzungen.
Das Weg-Steuersignal-Verhalten von Piezoelementen und Galvanometerscannern ist
nicht linear (Thomas R. Hicks 1997) und zeigt daher erhebliche Abweichungen von
der gewiinschten konstanten Geschwindigkeit.

Die Wiederholrate bestimmt die Messgeschwindigkeit des Systems. Ausgepragte
Resonanzen der verwendeten mechanischen Systeme bei Frequenzen von einigen kHz
begrenzen aber die erreichbaren Wiederholraten auf einige 100 Hz. Ein mechanischer
Aufbau des Phasenmodulators fuihrt auferdem dazu, dass die Position der Referenz-
ebene zwischen den Zyklen nicht exakt reproduzierbar ist. Das erschwert die
Vermessung von technischen Oberflachen und insbesondere die Erstellung von
Oberflachentopographien. Auch die fur Dopplermessungen notige Phasenstabilitat
lasst sich nur durch zusatzlichen technischen Aufwand erreichen (Milner, Izatt et al.
2002).

Der Hub z.. entspricht der Messtiefe des OCT-Systems. Um periodische Bewegungen
mit einigen hundert Herz und einigen Millimetern Hub zu erzeugen, sind erhebliche
elektrische Leistungen erforderlich. Die Leistungsaufnahme fiihrt zu einer uner-
winschten Warme- und Gerauschentwicklung, die insbesondere in einem klinischen
Umfeld als storend empfunden wird.

'Rapid scanning delay lines' (Rollins, Yazdanfar et al. 1998) bildeten den vorlaufigen
Endpunkt der Entwicklung von Phasenmodulatoren. Mit Ihnen konnten Ende der 90er
Jahre Messraten von 8000 Hz bei einem Hub von 4 Millimetern erreicht werden. Die
damit ausgestatteten TD-OCT-Gerate erreichten eine Sensitivitat von 99dB.
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2.2 Fourier Domain OCT (FD-OCT)

Auf dem Weg zu hoheren Messgeschwindigkeiten wurden die TD-OCT-Systeme etwa
um die Jahrtausendwende von anderen Techniken abgelost. Insbesondere erfuhr die
Spektralradar-Technologie

eine Wiederbelebung. Diese
war nach ihrer ersten

Beschreibung durch Hausler Strahlteiler |
(Hausler and Lindner 1998)
und  Fercher  (Fercher, Lichtquelle — S

Hitzenberger et al. 1995)
uber viele Jahre nicht

Referenzspiegel ¢

beachtet worden, weil sich Probenarmoptik
. Numerische
mit den zu Anfang der Auswertung
neunziger Jahre erhaltlichen Probe N\
\/\—

Bildsensoren das Potential
der Technik nicht demonst-
rieren lie.

Bei der FD-OCT-Technik wird

im Gegensatz zur TD-OCT nicht die optische Weglange im Interferometer moduliert,
um die Tiefeninformation zu gewinnen. Der Referenzarm hat hier eine feste Lange
und wird so eingestellt, dass er einer Position knapp oberhalb der Probe entspricht.
Das Licht aus Proben- und Referenzarm wird dann wie in Abbildung 2-4 gezeigt in
einem Spektrometer Uberlagert. Die einzelnen spektralen Anteile werden mit einer
Zeilenkamera erfasst und in einem Computer numerisch verarbeitet.

Abbildung 2-4: Prinzipskizze eines Spektralradars

Fur die weitere Betrachtung wird davon ausgegangen, dass sich das Licht aus dem

Intensitat
Amplitude

Kreiswellenzahl Weglange
A B

Abbildung 2-5: Schematische Darstellung einer FD-OCT-Messung. A: Das gemessene Spektrum am
Ausgang des Interferometers. Man erkennt die durch eine Weglangendifferenz entstehende Sinusmodula-
tion des Spektrums der Strahlungsquelle. B: Die Fouriertransformierte des Spektrums. Wie mit Gl. 2-15
gezeigt wird enthalt sie die Information des mit einem TD-OCT System gemessenen A-Scans. Am linken
Rand bei der Frequenz Null findet sich die Fouriertransformierte der spektralen Dichteverteilung der
Quelle.

Probenarm aus Anteilen mit unterschiedlichen Lauflangen z zusammensetzt, deren
Amplituden mit der Funktion a(z) beschrieben werden und die Referenzwelle nur aus
einer einzigen Lauflange besteht, deren Amplitude auf Eins normiert wurde.
Weiterhin soll z den Abstand zum Probenort, bei dem die Weglangendifferenz zum
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Referenzarm Null ist, bezeichnen. Das vom Detektor in Abhangigkeit von k gemessene
Interferenzsignal I(k) kann dann wie folgt dargestellt werden:
2

Gl. 2-11 I(k) = S(K) 1+Ta(z)ei‘2‘“dz

Dabei ist S(k) die spektrale Dichteverteilung der verwendeten Lichtquelle. Ausmulti-
plizieren zeigt, dass jede Weglangendifferenz zu einer sinusformigen Modulation des
Spektrums mit der entsprechenden Frequenz 2 z fuhrt.

Gl 2-12 1(k) =S(K) {1+ ZTa(z)cos(Z kz)dz + ﬁa(z)a(z’)e‘”k‘z‘z')dz dz}

Lindner (Lindner 1998) hat gezeigt, dass die symmetrische Erweiterung von der
Streuverteilung a'(z)=a(z)+a(-z) Uber eine (komplexe) Fouriertransformation aus I(k)
gewonnen werden kann.

cL2ts 109=S(K) {H Ja@e >z [ AC [a’(Z)]e“'Z'k'Zdz}

—0

Die Integrale sind jeweils die Halfte der Fouriertransformationen von a'(z) und
AC[a'(z)] ist die Autokorrelationsfunktion am Ort 2k.

Gl. 2-14 1(k) =S(k)(l+%FOUZ {é(z)}+%FOUZ {AC[é(z)]}]

Die Beschrankung auf die symmetrische Erweiterung ist keine Einschrankung, da a(z)
und a(-z) das gleiche Interferenzmuster bewirken, d.h. in der FD-OCT nicht
unterscheidbar sind. Durch die Definition der symmetrischen Erweiterung entsteht
ein Faktor %2 im ersten Term und % vor dem Autokorrelationsterm. Weil der A-Scan
mittels einer Fouriertransformation aus dem Spektrum rekonstruiert wird, bezeichnet
man diese Technik als Fourier-Domain-OCT (FD-OCT).

Das Interferenzspektrum besteht aus drei Summanden. Der erste Summand entspricht
dem inkoharenten Untergrund, der hier das Lichtquellenspektrum ist. Der zweite
Term ist die Kreuzkorrelation aus Proben- und Referenzarmintensitaten und tragt die
Informationen Uber die Weglangenverteilung in der Probe. Der dritte Term entspricht
der Autokorrelierten dieser Verteilung, die aus der wechselseitigen Interferenz aller
Probenwellen miteinander resultiert. Ein solches Spektrum ist exemplarisch in
Abbildung 2-5 fur nur eine Weglange in der Probe, d.h. ohne Autokorrelationsterm
dargestellt. Die Hullform entspricht dem Spektrum der verwendeten Lichtquelle.

Die inverse Fouriertransformation kann die symmetrische Erweiterung der Streuver-
teilung a’(z) und, wenn die Proben nur im positiven oder negativen Bereich von z
liegt, auch a (z) rekonstruieren:

Gl 2-15 FLamy=F1 {S(k)}@{S(z) +%a’(z) +%AC[a’(z)]}
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Dieses Ergebnis enthalt die Faltung der inversen Fouriertransformation des Quellen-
spektrums, d.h. der Koharenzfunktion der Quelle, mit der gesuchten symmetrisch
erweiterte Streuamplitude a’(z). Die Gleichung hat die Form A®(B+C+D). In

Abbildung 2-6 sind die drei Summanden exemplarisch dargestellt. Die einzelhen
Terme konnen folgendermaBen gedeutet werden:

A®B=F"{S(k)}®5(z) entspricht der um z=0 lokalisierten Koh&renzfunktion
y:F‘l{S(k)} der Lichtquelle. Dieses sehr groBe Signal kann die Messung kleiner
Weglangendifferenzen zwischen Proben- und Referenzarm erheblich erschweren.

A®C=F"'{S(k)}®%a'(z) entspricht dem als A-Scan bezeichneten Signal, also der

Amplituden der Rickstreuung gefaltet mit der Koharenzfunktion der Lichtquelle. Die
Koharenzfunktion ist wie bei der TD-OCT die Antwortfunktion des Messystems und
definiert das axiale Auflosungsvermogen. Wegen der Symmetrie der Funktion a‘
erhalt man die positiven Weglangen in den negativen Bereich und die negativen
Weglangen in den positiven Bereich gespiegelt.

Der dritte Term A®D ist die Autokorrelierte des Probenlichtes. Er entsteht aus der
Interferenz der Streuzentren untereinander. Diese Signale entstehen in der TD-OCT
nicht. Sie sind in der Regel unerwiinscht und konnen zu storenden Artefakten fuhren.
Die Weglangendifferenzen innerhalb der Probe sind haufig klein und daher in der
Regel mit der Koharenzfunktion uberlagert. AuBerdem sind die Signale relativ
schwach, weil sie aus der Interferenz von Streuamplituden in der Probe stammen,
wohingegen der A-Scan durch die Interferenz des Probenlichts mit dem viel starkeren
Referenzlicht entsteht.

ACla(z)]

Abbildung 2-6: Die drei Komponenten der Fouriertransformierten des Spektrums I(k) der Interferenz.
a(z) sind die Signalamplituden, die dem Messergebnis der herkommlichen OCT Systeme entsprechen.
F(S(k)) entspricht der Koharenzfunktion der Lichtquelle und AC(a(z)) entsteht durch die Interferenzen
der Probenintensitaten miteinander.

Fir die Ableitung des Messbereichs und der Messauflosung soll angenommen werden,
dass ein Zeilensensor als Detektor verwendet wird. Eine groBe optische Weglangen-
differenz zwischen dem Probenobjekt und der Referenz fuhrt zu hohen Frequenzen
im Spektrum. Damit diese von der Sensorzeile erfasst werden konnen, muss das
Nyquist-Kriterium erfullt werden, das heiBt, jede Vollwelle der Intensitatsmodulation
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muss mit mindestens zwei Detektorelementen abgetastet werden (Boller 2003). Wird
auf eine Sensorzeile mit Npiwei Elementen ein Spektralbereich AA abgebildet, ergibt
sich folgende maximale Messtiefe za:

Ly ]

=N

Gl. 2-16 Zmax—4a Pixel ~ 4 Pvel

Die Zahl der unabhangigen Messpunkte in der Tiefe betragt also ein Viertel der
Pixelzahl der Kamera. Das Sampling und die Mehrdeutigkeit beziiglich positiver und
negativer Weglangen reduziert die Anzahl der unabhangigen Pixel im A-Scan jeweils
um einen Faktor 2. Dafur wird aber zusatzlich in jedem Pixel noch eine Phaseninfor-
mation gewonnen.

Bei der TD-OCT wird nur von Strahlung innerhalb des Koharenzfensters Interferenz
gemessen. Der gesamte restliche Messbereich tragt lediglich zum Rauschen der
Messung bei. Beim Spektralradar dagegen fiihrt jede Weglangendifferenz zu einer
Modulation, die sich Uber den gesamten Spektralbereich der Quelle erstreckt. Dieses
bessere Verhaltnis von informationstragenden Messwerten und solchen, die lediglich
zum Rauschen beitragen, fuhrt dazu, dass mit einem Spektralradar ein hoheres
Signal-zu-Rausch-Verhaltnis (SNR) erreicht werden kann als mit einem TD-OCT-
System. Dieser Zusammenhang ist an anderer Stelle bereits ausfiihrlich dargestellt
worden (Leitgeb, Hitzenberger et al. 2003). Das bestmogliche Signal-zu-Rausch-
Verhaltnis betragt bei FD-OCT(de Boer, Cense et al. 2003):

Gl. 2-17 SNR = 1de Newa

E, -BW
Im Vergleich zu TD-OCT System erhoht sich hiernach bei der FD-OCT das SNR um die
Anzahl der Pixel auf dem Bildsensor.

Aus

Gl. 2-17 folgt auch, dass das Signal-zu-Rauschverhaltnis bei zunehmender Messge-
schwindigkeit und damit zunehmender Bandbreite BW sinkt. Der mit Spektralradar-
systemen erzielbare SNR-Gewinn kann in eine Erhohung der Messgeschwindigkeit bei
gleicher Bildqualitat umgesetzt werden.

Bei der Spektralradartechnik ist die mechanische Bewegung des Phasenmodulators
durch das Auslesen der Zeilenkamera ersetzt worden. Das heiBt, die einzelnen
Tiefenmessungen werden jetzt nicht mehr zeitlich nacheinander, sondern gleichzei-
tig raumlich nebeneinander erfasst. Die Messgeschwindigkeit ist daher auch nicht
mehr von mechanischen GroRen abhangig, sondern lediglich von der Ausleserate des
Bildsensors. Dementsprechend steigen die Messraten in der OCT seit der Wiederent-
deckung der Spektralradartechnologie stetig mit den Verbesserungen in der
Kameratechnik. Mit kommerziellen Kameras konnten inzwischen Messraten von bis zu
312.000 A-Scans pro Sekunde erreicht werden (Potsaid, Gorczynska et al. 2008).
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2.3 Swept-Source-OCT (SS-OCT)

Ein ebenfalls in der Fourierdomane messendes Verfahren ist das sogenannte Swept-
Source (55)-OCT. Statt einer breitbandigen Lichtquelle wird dabei eine monochroma-
tische Lichtquelle verwendet, deren Wellenlange periodisch liber einen bestimmten
Bereich verandert werden kann. Die Intensitat am Ausgang des Interferometers wird
mit einer Photodiode erfasst. Das dort gemessene Signal entspricht dem mit einem
Spektralradar gemessenen Signal. Der Unterschied ist, dass dieses jetzt nicht mehr
mit einem Bildsensor raumlich aufgelost, sondern ahnlich wie bei der TD-OCT uber
die Zeit erfasst wird. Eine spektrale Zerlegung mit einem Monochromator ist daher
nicht notwendig. Dies macht den Aufbau des Interferometers wesentlich einfacher.

Allerdings steigt gleichzeitig die Komplexitat bei der Lichtquelle. Wahrend beim
Spektralradar einfache Halbleiterlichtquellen verwendet werden, erfordert das SS-
OCT eine komplexe Laserlichtquelle. Deren Eigenschaften definieren gleichzeitig die
wesentlichen Eigenschaften des kompletten OCT Systems.

So ist die axiale Auflosung des OCT-Systems proportional zur GroBe des
Durchstimmbereichs AA des Lasers. Dieser ist fundamental begrenzt durch die
Verstarkungsbandbreite des verwendeten Lasermaterials. Unter der Annahme eines
gauB'schen Spektrums und einer Definition der spektralen Breite uber die FWHM gilt
der in Gl. 2-5 gezeigte Zusammenhang auch hier.

Zu jedem gegebenem Zeitpunkt emittiert der Laser eine schmalbandige Laserlinie
mit einer instantanen Linienbreite 6A. Mit zunehmenden Weglangendifferenzen im
Interferometer begrenzt die Bandbreite dieser Linie den Kontrast der Interferenz. Die
exakte Kontrastfunktion ergibt sich aus der Fouriertransformation der spektralen
Dichteverteilung des instantanen Spektrums. Die nutzbare Messtiefe z,,, von SS-OCT-
Systemen wird durch den Bereich begrenzt, in dem ein akzeptabler Interferenzkon-
trast erzielt werden kann. Eine Reduktion auf 50% erfolgt bei einer Messtiefe von

_2:In(2)2?

Gl. 2-18
e T- OA

wenn OA die volle Halbwertsbreite (FWHM) der instantanen Linienbreite der
Laserquelle ist. Die Messgeschwindigkeit eines SS-OCT-Systems entspricht der
Repetitionsrate beim Durchstimmen des spektralen Bereichs. Diese wird zunachst
durch die Resonatorlange des Lasers begrenzt. Fiir jede neu eingestellte Wellenlange
sind einige Resonatorumlaufe erforderlich, damit die neue Laserlinie anlaufen kann.
Die ersten kommerziellen durchstimmbaren Laser, die fir die SS-OCT entwickelt
wurden, hatten Resonatorlangen von einigen 10 cm. Mit ihnen konnten Repetitionsra-
ten von einigen 10 kHz erreicht werden. Um diese Grenze zu uberwinden wurden
zwei unterschiedliche Wege beschritten:

Bei den Fourier-Domain-Mode-Lock (FDML) - Lasern (Huber, Wojtkowski et al. 2006)
werden Faserringresonatoren von einigen Kilometern Lange verwendet. Die grofRe
Resonatorlange ermoglicht es, alle Wellenlangen gleichzeitig in dem Resonator zu
fuhren. Dazu muss das wellenlangenselektive Element lediglich mit der Umlaufrate in
dem Resonator durchgestimmt werden. Die Repetitionsrate ergibt sich damit
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unmittelbar als Kehrwert der Umlaufzeit im Resonator. Mit diesem Ansatz konnten
OCT-Systeme mit Messgeschwindigkeiten von bis zu 5 MHz demonstriert werden
(Marschall, Klein et al. 2010).

Bei den 'vertical-cavity-surface-emitting-laser’ (VCSEL) (Grulkowski, Liu et al. 2013)
wird die Resonatorlange auf wenige Wellenlangen reduziert. Dadurch kann eine
Veranderung des Abstandes der Resonatorspiegel zum Durchstimmen genutzt werden.
Dabei erzeugt beim Durchstimmen der Dopplereffekt die neue Wellenlange, sodass
theoretisch sehr hohe Repetitionsraten moglich sind. Allerdings konnten mit diesen
Lasern bisher lediglich Messgeschwindigkeiten von ca. 100 kHz erzielt werden
(Grulkowski, Liu et al. 2013).

2.4 Eine Systematik der OCT Verfahren

In Abbildung 2-7 sind die bisher beschrieben Verfahren systematisch in Tabellenform
dargestellt. Unterschieden wird die Art der erfassten Informationen nach Messungen
in der Ortsdomane (TD-OCT) beziehungsweise in der Spektraldomane (Spektralradar
und SS-OCT). AuBerdem sind die Verfahren spaltenweise nach der Art der Messdate-
nerfassung unterschieden worden: als zeitabhangige GroBe im Fall der TD-OCT und
des SS-OCT oder als raumliche Intensitatsmodulation im Fall des Spektralradars.

Durch diese Systematik ergibt sich noch eine vierte Moglichkeit zur Erfassung von
OCT-Signalen. Dabei werden Signale in der Ortsdomane mittels eines raumlich
ausgebreiteten Sensors erfasst. Dieses bisher weniger beachtete Verfahren wird
Lineares OCT oder LOCT genannt.

Methode der Signalabtastung
Zeitdiskret Parallel

Spektrum Swept Source OCT Spektralradar
[%2)
gn (Spektraldomane) (5S-0CT) (FD-OCT)
X
o
; Koharenzfunktion Time Domain OCT Lineare OCT
< (Ortsdoméne) (TD-OCT) LoCT

Abbildung 2-7 Klassifizierung der verschiedenen OCT-Verfahren

2.5 Lineare OCT (LOCT)

Zur Jahrtausendwende wurde deutlich, dass mit den Phasenmodulatoren von TD-OCT-
Systemen keine fur eine breite klinische Nutzung hinreichende Messgeschwindigkeit
und Zuverlassigkeit realisiert werden konnte. Daher wurden zur selben Zeit erste
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Versuche unternommen, TD-OCT Signale nicht mehr zeitlich sondern raumlich zu
erfassen (Wosnitza 2000). Es wurde nachgewiesen, dass die mit LOCT Systemen
gemessenen Signale tatsachlich identische Eigenschaften aufweisen, wie sie ein TD-
OCT System liefert (Hauger, Worz et al. 2003).

Abbildung 2-8 zeigt die Aufbauskizze eines Linear-OCT-Systems. Das Licht einer
breitbandigen Lichtquelle wird in eine Faser eingekoppelt und dann von einem
Strahlteiler in Proben- und Referenzintensitat aufgeteilt. Das aus der Probe zuruck
gestreute Licht und das Referenzlicht werden in dem Detektor zu parallelen Blindeln
kollimiert und unter einem Winkel o in der Messebene zur Interferenz gebracht. Um
die entstehenden Intensitatsmodulationen zu erfassen, wird in dieser Ebene ein
Bildsensor, bevorzugt eine Zeilenkamera, platziert.

Bild Sensor

LWL

-

Strahlteiler

Lichtquelle

Probenarmoptik

N—e— —
———_ Probe
N — —

Abbildung 2-8: Prinzipskizze eines LOCT Systems

Proben- und Referenzlicht treffen als ebene Wellenfronten auf den Sensor und
uberlagern sich zu einem Interferenzmuster.

GL. 2-19 Epr =sin(Kep T}

Die Strahlbiindel selbst haben einen Durchmesser, der mindestens so groB ist wie der
Messbereich auf dem Detektor. Aus der Interferenzgleichung (Gl. 2-1) folgt fir die
mit dem Sensor gemessene Gesamtintensitat I oct:

Gl. 2-20 locr =16+ 15 +2-Q/IP-IR -cos(kp-F—kR -F+k-Az)

4 —_
ocr =16 + 15 +2-1/IP-IR

Gl. 2-21
-cos[(kPx X+ Ky Y +Kp,  Z) = (Kgy - X +Kgy -y +Kg, -2 )+ k~Az]

Da lediglich die Intensitaten auf dem Schirm beschrieben werden sollen, kann die
Zeitabhangigkeit ebenso wie die Anfangsphase der Proben- und Referenzwelle
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unberlicksichtigt bleiben. k Az beschreibt die Phasendifferenz zwischen Proben-und
Referenzarm. Sie entsteht durch den Laufzeitunterschied Az in den beiden Armen des
Interferometers und ist unabhangig von der Geometrie der Nachweisoptik.

Ohne Beschrankung der Allgemeinheit kann zunachst angenommen werden, dass der
Detektor im Ursprung des Koordinatensystems parallel zur xy-Ebene angeordnet ist
(r = (x,y,0)) und das Probenlicht I senkrecht auf den Detektor trifft (I?P = (0,0,k)).
Der Referenzstrahl soll sich parallel zur xz-Ebene ausbreiten und einen Winkel a zur
Normalen des Detektors einschliefen (ER = k(sina,0,cosa)). Durch diesen Winkel
wird eine Weglangendifferenz zwischen Proben- und Referenzlicht in x-Richtung
erzeugt. Die verschiedenen x- und y-Komponenten des k-Vektors kann man als
Raumfrequenzen des Lichtes interpretieren und kp, ist identisch mit k.

Gl. 2-22 Ioer (X)= 1o+ 15 +2-[1, - I, -cos[k- Az—x-k-sin o]

Fur die hier angenommene monochromatische Lichtquelle wirde auf dem Bildsensor
eine fortgesetzte sinusformig modulierte Intensitatsverteilung entstehen. Es entsteht
ein Streifenmuster auf dem Detektor, das senkrecht zur x-Achse angeordnet ist. Der
Periodenlange lysger der Streifen betragt:

2n A

Gl. 2-23 l.. = =
T = | sin (o) sin(o)

Bei kurzkoharenten Quellen kann es aber nur dort zu Interferenzen kommen, wo die
Laufstrecken der beiden Anteile gleich sind. Um die Betrachtung auf die in der OCT
verwendeten breitbandigen Lichtquellen auszudehnen, muss deren Spektrum
berlicksichtigt werden. Die spektrale Dichteverteilung S(k) wird wie in Kap. 2.1 als
GauBverteilung angenommen, deren Integral auf eins normiert wird:

2JF
Jr ak €

Das Produkt aus Il oct(x) und S(k) muss nun noch uber alle k integriert werden:

In(2)
locr =lp+15+2- 1/ «F Ak

feiSef _
me -cos(k-Az —x-k-sin a)dk

Gl. 2-24 S(k) =

Gl. 2-25

Die Losung des Integrals (Anhang A) ergibt:

Az—xsin o

Gl. 2-26 loer (X) = 1o+ 1 +2- 1, - ""2[ I Jcos[kO-Az—x-kO-sina]

Wegstrecken Az in der Probe werden linear auf Wegstrecken x auf dem Bildsensor
abgebildet. Der Skalierungsfaktor zwischen den Wegskalen auf dem Sensor und in der
Probe betragt 2/sin(a). Entsprechend erscheint auch die Halbwertsbreite Ax der
Einhlllenden der Modulation auf dem Sensor um diesen Faktor skaliert:
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Gl. 2-27 AX = L I
sin o

Andert sich die Streutiefe Az, verschiebt sich auch die Position der GauBfunktion auf
dem Schirm. Damit ist das raumliche Intensitatsmuster auf dem Sensor identisch mit
den Intensitaten, die bei der TD-OCT gemessen werden. Der Unterschied besteht
lediglich darin, dass bei der TD-OCT ein zeitabhangiges Signal mit einem Punktdetek-
tor gemessen wird, wohingegen bei der LOCT der ganze A-Scan gleichzeitig aber
raumlich ausgebereitet gemessen wird.

2.6 Abtastung der Intensitatsverteilung

Die Funktion I oct(X) muss jetzt von dem Bildsensor abgetastet werden. Es ist intuitiv
einsichtig, dass die Funktion I(x) rekonstruiert werden kann, wenn die Abtastung
hinreichend eng erfolgt. Shannon und Nyquist haben gezeigt, dass sich bandbreiten-
begrenzte Funktionen exakt rekonstruieren lassen, solange die Frequenz der
Abtastung mindestens das doppelte der oberen Grenzfrequenz betragt (Goodman
2005). Bandbreitenbegrenzte Funktionen sind solche, deren Spektrum oberhalb einer
Grenzfrequenz f.x keine Spektralkomponenten aufweist. Wie in Kapitel 2.1 gezeigt
wurde, ist dies fur die Signale der TD-OCT der Fall. Entsprechend gilt dies auch fir
die mit der Funktion Il ocr(X) beschriebenen Signale der LOCT. Es soll zunachst
angenommen werden, dass die Funktion I ocr(x) mit einem Kamm aus aquidistanten 6
Funktionen im Abstand von P abgetastet wird.

0

Gl. 2-28 ls(X) = D> 3(X=n-P)- 1 5cr(X)
Die Flache unter jeder &-Funktion entspricht dem Funktionswert von I ocr(X) an der
entsprechenden Stelle. Die Fouriertransformation der Gleichung ist dann:

6l 2-29 i.(f,) = F{ié(x—n-P)}@iLOCT(fx)

. 1S, n
Gl. 2-30 is(f)= 5 Z i ocr (fx—Ej

iLoct(fx) (Frequenzdomane) bezeichnet hier die Fouriertransformierte von locr(X)
(Ortsdomane). Das Spektrum des abgetasteten Signals ist also das Spektrum des
Eingangssignals | oct(X), das sich mit der Periode 1/P wiederholt. Daraus ergibt sich,
dass das Spektrum von Is maximal 1/(2P) breit sein darf, damit sich die wiederholen-
den Spektren nicht Uberlappen.

Wenn diese Bedingung erfiillt wird, ist das urspringliche Signal locr(X) aus dem
Spektrum der diskreten Abtastung wieder herstellbar. Es ist sichergestellt, dass sich
die Terme nicht Uberlappen, solange gilt:

Gl. 2-31 P<

oder fg>2-f .
2-f
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Daraus ergibt sich, dass eine Periode der Intensitatsmodulation durch mindestens
zwei Pixel abgetastet werden muss, um den vollen Informationsgehalt zu rekonstruie-
ren.

Die mit der LOCT erreichbare Messtiefe z,.. ist daher von der Anzahl der Pixel auf
dem Bildsensor Npix abhangig. Die fur eine bestimmte Messtiefe erforderliche Anzahl
von Pixeln kann als Funktion der mittleren Wellenlange der Quelle Aq beschrieben
werden:

Gl. 2-32 z.. = Nee o
4

Mit handelsublichen Bildsensoren mit z.B. 1024 Pixeln werden bei einer Wellenlange
der Lichtquelle von 830 nm daher nur Messtiefen von ca. 140 um erreicht. Das ist fur
die Vermessung bestimmter Oberflachentopographien (siehe Abbildung 2-9)
hinreichend, fir klinische Anwendungen werden aber Messbereiche von ca. 2 mm
benotigt. Um eine solche Messtiefe mit einem LOCT System zu realisieren, ware ein
Bildsensor mit 9600 Elementen erforderlich.

Bildsensoren mit derartig vielen Pixeln sind kommerziell kaum erhaltlich. AuBerdem
fuhren so groBe Bildsensoren zu erheblichen technischen Problemen. Zunachst
werden die optischen Weglangen in der Nachweisoptik sehr groB. Um einen Sensor
mit 9600 Pixeln bei 8 um Pixelabstand in einem LOCT-System auszuleuchten, ware
ein Abstand von ca. 440 mm zwischen Faserende und Sensor erforderlich. Eine
derartige Vorrichtung ware unhandlich und empfindlich gegen mechanische und
thermische Einflisse. AuBerdem miussten dann fir jede Bildspalte 9600 Pixel
ausgelesen werden, was erhebliche Anforderungen an die Ausleserate des Bildsensors
und die Bandbreiten der nachfolgenden Datenverarbeitung stellen wiirde.

Die Ursache dieses Problems ist, dass bei LOCT-Systemen genau wie bei TD-OCT-
Systemen ein amplitudenmoduliertes Signal gemessen wird. Die Tragerfrequenz
entspricht dem Cosinusterm aus Gl. 2-26. Informationstragend ist aber nur die
Einhullende des Tragers (A-Scan), die in Gl. 2-25 durch die GauBfunktion gegeben ist.
Die in der Einhullenden enthaltenen Frequenzen sind dabei identisch mit dem
Spektrum der Koharenzfunktion. Dieser Zusammenhang ist bereits in Abbildung 2-3
dargestellt worden.

Anders als in TD-OCT-Systemen konnen bei LOCT-Systemen die Signale nicht zunachst
analog demoduliert - d.h. die Tragerwelle entfernt und die Einhiillende (der A-Scan)
isoliert - werden. Da in einem LOCT-System die Bandbereite nicht vor dem Abtasten
reduziert werden kann, muss der Trager direkt abgetastet werden. Das heiBt, es
werden alle spektralen Anteile von Null bis zur Tragerfrequenz des Signals erfasst.
Das fiuihrt zu einem Bandbreitenbedarf, der um das Verhaltnis von Tragerfrequenz zu
Signalbandbreite groBer ist. Das entspricht genau der in Kapitel 2.1 eingefuhrten
Gute Q. Sie wurde dort zu 2l./Ag abgeschatzt (Gl. 2-9). Bei einer Wellenlange von
A =830 nm und einer Tiefenauflosung von .= 15 pm wird also nur ca. 2,7 % der
Abtastbandbreite tatsachlich genutzt. Im Umkehrschluss bedeutet dies, dass 97,3 %
der erhobenen Messdaten keine relevanten Informationen enthalten.
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Diese Ineffizienz ist ein wesentlicher Nachteil der LOCT. Daher sollen in der
vorliegenden Arbeit zwei Verfahren untersucht werden, mit denen die Messtiefe von
LOCT-Systemen erweitert werden kann. In beiden Fallen wird eine Reduzierung der
Tragerfrequenzen durch die Einbringung von Gitterstrukturen in den Strahlengang
erreicht.
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Abbildung 2-9: Strukturen eines mikromechanischen Beschleunigungssen-
sors. Oben und Mitte: Bildfeld 1,4 x 1,4 mm, unten: Ausschnitt mit
Bildfeld 200 x 200 pm
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3 Theorie

3.1 Losungsprinzip

Die Aufgabe, die zu geringe Messtiefe zu vergroBern, kann auch so beschrieben
werden: Wie ist es moglich, ein optisches Signal (die Interferenzmodulationen)
abzutasten, ohne dass das Messgerat (der Bildsensor) Uber eine hinreichende
Bandbreite verfligen muss (d.h. ohne das Nyquist Kriterium erfullen zu kdnnen)?

Um die Ortsfrequenzen des

Interferogramms zu reduzieren, kann

auf  einen technischen  Ansatz

zuruckgegriffen werden, der in der

Nachrichtentechnik dazu, dient die

Frequenz des empfangenen Senders zu ._’“.'.-.‘
Wahlen' Dab_e1 W"jd mit einem lokalen Abbildung  3-1: Blockdiagramm des im Text
Oszillator eine Sinuswelle konstanter peschriebenen  Uberlagerungsempfingers.  Dem
Frequenz (w.o) erzeugt, die mit dem Mischer schliebt sich zur Demodulation von AM
. e . Signalen ein Bandpassfilter, ein Gleichrichter und ein
Signal  multipliziert wird. In der Tiefpassfilter an.

Nachrichtentechnik wird dieser

Vorgang Mischen genannt (Ulrich

Tietze 1993). Dabei entstehen aus den Frequenzen (ws) der Signalwelle und der
zugemischten Welle zwei neue Wellen, deren Frequenzen gerade den Summen- und
Differenzfrequenzen der beiden Ausgangswellen entsprechen:

Gl. 3-1 Lien (1) = €08 (3t - €08 (@ ot) = $€05 (5 — 0 )t) + £ cos (s + w0 )t)

Durch die Wahl der Frequenz des Lokaloszillators konnen Summen- und Differenzfre-
quenz beliebig gewihlt werden. Bei den in der Nachrichtentechnik als Uberlage-
rungsempfanger bezeichneten Vorrichtungen erfolgt die Umsetzung mittels
Mischstufe in einen niederfrequenten Zwischenfrequenzbereich (ZF)

Diesem Schema folgen auch die in den folgenden Kapiteln beschrieben Vorrichtungen
TraGoM und PhaGoM. Im ersten Fall wird eine Absorptionsmaske als lokaler Oszillator
verwendet. Im zweiten Ansatz wird ein Transmissionsgitter verwendet. Die Frequenz
des lokalen Oszillators entspricht dabei jeweils der Gitterkonstante.
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3.2 Optisches Mischen mit Transmissionsgitter (TraGoM)

Das Prinzip des Mischens mit periodischen Strukturen ist in der Optik unter dem
Begriff Moire-Muster bekannt. Um es flir die LOCT zu nutzen, wird vor dem Bildsensor
ein Transmissionsgitter platziert (Abbildung 3-2). Es soll angenommen werden, dass
das Gitter ein sinusformiges Transmissionsprofil in Ausdehnungsrichtung des Sensors
aufweist. Proben- und Referenzlicht werden unter relativ groBem Winkel o auf dem
Gitter Uberlagert. Dadurch wird eine entsprechend groBe Laufzeitdifferenz und
Messtiefe erreicht. Wenn die Gitterfrequenz jetzt so eingestellt wird, dass sie in der
Nahe der Tragerfrequenz der Intensitatsmodulation liegt, entstehen hinter dem
Gitter, bzw. auf dem Sensor relativ niederfrequente Differenzfrequenzen. Diese
konnen nun auch mit einem Sensor mit wenigen Bildelementen abgetastet werden.
Allerdings entstehen beim Mischen auch storende Terme mit hoheren Frequenzen,
die in den aus der Nachrichtentechnik bekannten Uberlagerungsempfiangern leicht
durch einen Tiefpassfilter unterdriickt werden konnen.

Bildsensor

LWL

L

M.

-

Strahlteiler Transmissionsgit ter

Weglangen

Lichtquelle e
If %
[T [N 5]
Probenintensitdti ¢ K \ 2 E
< YR
A \ B
Probenoptik L \ 25
l - 4
o ‘\“Gitter
& Probe Referenz Intensitat
N—— ——
Wellenfront

Abbildung 3-2: Prinzipskizze eines Aufbaus fur das optische Mischen mit Transmissionsgitter

3.2.1 Tiefpassfilterung

Dieser Tiefpassfilter kann fur die LOCT durch den Bildsensor selbst gebildet werden.
Um Intensitaten messen zu konnen, mussen die Pixel stets eine endliche Breite
aufweisen. Die im Kapitel 2.6 angenommene Abtastung durch einen Kamm aus Dirac
Funktionen war also stark vereinfacht.

In einem ersten Schritt kann angenommen werden, dass die Pixel des Sensors die
Intensitaten von ihrem linken bis zu ihrem rechten Rand integrieren. Die Abtastung
erfolgt dann durch einen Kamm aus Rechteckfunktionen mit der Breite P. Mathema-
tisch entspricht dies einer Faltung mit der Rechteckfunktion:
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0

Gl. 3-2 Is(x)zrect(%](@ > 8(x—n-P)-1(x)

n=—0

Das daraus gewonnene Spektrum ist:

6l 33 iy (,) =SinC(rn-f,-P) = 3" i(fx—ﬂj

Xs s, P
Dies ist das Spektrum der idealen Abtastung, gewichtet mit einem Faktor, welcher
die Sinc-Funktion (sin(x)/x) beinhaltet. Anschaulich bedeutet dies, dass jetzt eine
Abhangigkeit der gemessenen Amplituden von der Frequenz des Signals entsteht. Fir
X = *x, £2x, £3x,... wird der Wert SinC(x) Null.

Allgemein kann man sagen, dass der Dirac-Kamm mit der Impulsantwort des Sensors
gefaltet werden muss, um die Ubertragungsfunktion des Sensors zu berechnen. Fiir
optische Systeme wird die Impulsantwort haufig als Punktspreizfunktion (PSF)
bezeichnet. Die Fouriertransformierte der PSF wird in der Optik als Modulationstrans-
ferfunktion oder MTF bezeichnet. Sie beschreibt als Funktion der Frequenz, mit
welchen Amplituden ortliche Intensitatsmodulationen erfasst werden. Auf zeitkonti-
nuierliche Signale Ubertragen entspricht die MTF dem Frequenzgang eines Messsys-
tems.

Sensoren mit rechteckigem Empfindlichkeitsverlauf konnen technisch nicht
hergestellt werden, weil es zu Diffusionsprozessen der generierten Elektronen in dem
Halbleiter in Nachbarpixeln kommt. Dieses Ubersprechen zwischen den Pixeln fiihrt
zu einem kontinuierlicheren Verlauf der Empfindlichkeitsfunktion E(x) der Pixel. In
Kapitel 4.2.4 dieser Arbeit werden Messungen vorgestellt, die zeigen, dass die
Impulsantwort der Bildsensoren die Form einer Glockenkurve hat. Wenn man diese
durch eine GauBfunktion approximiert, hat auch das Spektrum des abgetasteten
Signals die Form einer GauBfunktion und fallt monoton gegen Null. Damit ist die MTF
im Prinzip als Tiefpassfilter fiir die raumlichen Intensitatsmodulationen geeignet.

3.2.2 Losung fiir koharente Quellen

Nachdem die Zusammenhange beim Abwartsmischen von Interferogrammen
anschaulich beschrieben wurden, soll dieser Vorgang jetzt noch einmal analytisch
beschrieben werden. Die Betrachtung schlieBt an die Darstellung der Verhaltnisse bei
der Linearen OCT aus Kapitel 2.5 an. Es wird wieder angenommen, dass das
Probenlicht I, senkrecht auf das Gitter trifft und mit dem Referenzlicht Iz einen
Winkel a einschlieBt. Vor der Maske entsteht dann die mit Gl. 2-26 beschriebene
Intensitatsverteilung. Jetzt wird allerdings der Winkel o so gewahlt, dass eine
Weglangendifferenz von einigen Millimetern Uber den Sensor hinweg entsteht. Damit
wird die Tragerfrequenz zu grofl, um noch von dem Bildsensor abgetastet werden zu
konnen.

Vor den Pixeln des Sensors befindet sich eine zusatzliche Maske, die eine sinusformi-
ge Intensitatsmodulation bewirkt. Die Maskenfunktion B(x) sei gegeben durch:

Gl. 3-4 B(x):=1+1cos(kyx)
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Dabei bezeichnet ky die ,Wellenzahl“ der Maske. Durch Multiplikation der Masken-
funktion mit Gl. 2-22 lasst sich die raumliche Intensitatsverteilung I't;agom hinter dem
Gitter berechnen.

I racom (X)=[|P+ I +2-1/IF,-IR -cos(k-Az—k-x-sin oc)]-

(£+4cos(kyX))

Gl. 3-5

Ausmultiplizieren ergibt:
Iacom (X) =5 (1 + 1)+ 2(1, + 15 )cos (ky,x) +
Gl 3-6 Jls - Tg -cos(k-Az—k-x-sin o)+
J1s - Tg -cos(k- Az —k-x-sin a)-cos(k,,X)
Der Term in der zweiten Zeile kann mit dem Additionstheorem expandiert werden:
raom (X) =2 (15 + 15 )+ 2 (15 + 15 )cos (ky,x) +
Gl. 3-7 JIs 15 -cos(k-Az—k-x-sin o) +
cos(k-Az—x-(k-sina—Kk,, ))+
Wity ( ( )

. cos(k-Az-x-(k-sin a+k,))

Die Terme der Gleichung sollen jetzt einzelnen diskutiert werden:

(1o +15)+3(1p +15)cos(kyX) entspricht dem durch die Maske transmittierten

Untergrund des urspringlichen Signals. Dieser ist jetzt mit der Maskenfrequenz
moduliert. Da der Untergrund in der OCT typisch sehr viel groBer als die Interferen-
zen ist, konnte sich der mit k, modulierte Anteil storend auswirken. Dieser lasst sich
allerdings leicht entfernen, wenn die Maskenfrequenz gerade als ganzzahliges
Vielfaches m der Pixelfrequenz «p des Bildsensors gewahlt wird.

Gl. 3-8 B(x) = 4(1+cos(mk;x))

ke=27t/P ist hier die ,Wellenzahl“ des Zeilensensors, dessen Pixel die Breite P haben.
Wenn man m als natirliche Zahl groBer Eins wahlt wird immer eine ganzzahlige
Anzahl Perioden des mit der Pixelfrequenz modulierten Untergrunds auf die Pixel
treffen. Dann sind die Beitrage der Untergrundintensitat in allen Pixeln gleich groB
und es entsteht ein konstantes Untergrundsignal.

Der Term Q/IP-IR~cos(k-Az—k-x-sin a) entspricht dem Anteil der urspriinglichen

Intensitatsverteilung, der unbeeinflusst durch die Maske transmittiert wurde. Er
entsteht dadurch, dass der Mittelwert der Maskenfunktion nicht Null ist. Der
entsprechende Term taucht in der elektrischen Signalverarbeitung in der Regel nicht
auf, weil dort, anders als in der Optik, mit einem um Null oszillierenden Sinussignal
gemischt wird. Fur den hier betrachteten Fall ist dieser Anteil allerdings so
hochfrequent, dass er von dem Bildsensor nicht abgetastet werden kann. Allerdings
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entfallt die Halfte der Amplitude auf diesen Term, so dass sich der Kontrast der
ubrigen Terme halbiert.

Der Term %Q/IP-IR-Cos(k-Az—X-(k-sinoc—kM)) entspricht dem beim Mischen

entstehenden Differenzterm. Im Vergleich zu Gl. 2-22 erkennt man, dass die
Amplitude der Modulation nur ein Viertel so groB ist wie ohne Maske. Da sich auch
der Untergrund der Intensitat halbiert, reduziert sich der Kontrast allerdings lediglich
auf 50%.

Der Term %JIP-IR-cos(k-Az—x-(k-sinoc+kM)) entspricht der beim Mischen

entstehenden Summenfrequenz. Da die Maskenfrequenz ky ahnlich zu der Tragerfre-
quenz k sin(a) gewahlt wird, ist die Summenfrequenz ein Mehrfaches der Pixelfre-
quenz und daher von dem Bildsensor ebenfalls nicht detektierbar. Allerdings entfallt
ein weiteres Viertel der Intensitatsmodulation auf diesen Anteil. Er steht daher fur
die eigentliche Messung nicht zur Verfiugung und reduziert den erreichbaren
Interferenzkontrast um weitere 25%.

Wenn man jetzt alle hochfrequenten Terme, die nicht von dem Bildsensor detektiert
werden konnen, in der GroBe R zusammenfasst, vereinfacht sich Gl. 3-7 folgender-
mafen:

Gl. 3-9 g (X) =2 (15 +1g ) + 3 [15 -1 -cos(k-Az—x- (k-sin a—k,, ))+R

Zusammenfassend stellt man fest, dass durch Einfigen einer cosinusformigen
Maskenfunktion Intensitatsoszillationen in der Umgebung der Maskenfrequenz
detektierbar werden, wahrend ohne Maske hoherfrequente Intensitatsoszillationen
durch die MTF des Bildsensors sehr stark gedampft werden. Die Gesamtintensitat
wird zunachst durch Transmissionsverluste um 50% reduziert. Wegen der in die
Summenfrequenz gemischten Anteile halbiert sich die Amplitude der Oszillation um
einen zusatzlichen Faktor 2. Der Modulationskontrast hinter der Maske reduziert sich
damit auf 50 %.

3.2.3 Vergleich mit einer Rechteckmaske

Statt eines sinusformigen kann auch ein rechteckiges Transmissionsprofil fir die
Maske verwendet werden. Letzteres ist technisch leichter herzustellen. Die
Beschreibung der Maskenfunktion erfolgt bei einer Rechteckmaske in Form einer
Fourierreihenentwicklung, die fir eine symmetrische Rechteckfunktion mit einer
Amplitude und einem Offset von jeweils 0,5 folgende Form annimmt:

Gl. 3-10 B(x) = l+gcos(1<Mx) —icos(31<Mx) +£COS(5KMX) -
2 = 3n 5n

Die Multiplikation mit der analog zu den Ausfuhrungen in Kapitel 3.2.2 definierten
raumlichen Intensitatsverteilung ergibt:
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Iacomo = 2 (1o 15 )+ (1 + 15 ) 2cos (i X) = (1, + 15 ) 205 (3icy X ) + ...

JUo 1 -cos(k-Az—k-x-sin o)+

GL. 3-11 cos(k-Az - x - (k-sin a—3k,))+

cos(k-Az—x (k-sin o—k,, )+

))
cos(k Az -x-(k-sin o+, )

cos(k-Az —x-(k-sin a+ 3k,

)

( ( )
cos(k-Az —x - (k-sin a—5k,)
( ( )

cos(k-Az —x-(k-sin a+5xk,,

In der ersten Zeile sind alle Terme, die sich aus der Multiplikation des Untergrunds
der Intensitatsverteilung (lp+lr) mit der Maskenfunktion ergeben, zusammengefasst.
In der zweiten Zeile ist der Term, der sich aus der Multiplikation mit dem Offset der
Maske ergibt. In der dritten bis funften Zeile sind die Summen- und Differenzfre-
quenzterme der ersten drei harmonischen Frequenzen der Maskenfunktion notiert.

Unter der Voraussetzung, dass die Maskenfrequenz wieder als ganzzahliges Vielfaches
der Pixelfrequenz gewahlt wird, brauchen die Terme der ersten Reihe nicht
berlicksichtigt zu werden. Weiterhin soll wieder angenommen werden, dass die
Frequenz der Intensitatsmodulation in der GroBenordnung der Maskenfrequenz ist,
sodass die Differenzfrequenz deutlich kleiner als die Pixelfrequenz wird. Dann sind
die die Summen- und Differenzfrequenzen der harmonischen Terme wesentlich
groBer als die Pixelfrequenz. Die jenseits der Nyquistgrenze liegenden Terme konnen
vom Sensor nicht detektiert werden und werden in der GroBe R zusammengefasst.
Damit vereinfacht sich der Ausdruck erheblich:

Gl 3-12 acomo = 2 (1o + 15 )+ 2415 - I -[cos(k-Az—x-(k-sin OL—KM))]+R

Beim Vergleich mit Gl. 3-9 wird deutlich, dass bei der Verwendung einer Rechteck-
maske eine 27% hohere Amplitude in der Differenzfrequenz erreicht werden kann. Bei
der Verwendung einer Sinusmaske liegt der maximale Kontrast bei 50%. Mit einer
Rechteckmaske dagegen konnen bis zu 2/m = 64% erreicht werden. Verglichen mit
einer Sinusmasken ist die Rechteckmaske fiir das TraGoM also die glinstigere Wahl,
die zudem auch experimentell einfacher zu realisieren ist.

3.2.4 Losung fiir Quellen mit kurzer Koharenzlange

Die bisherigen Betrachtungen gelten fur monochromatisches Licht. Fur die spektrale
Dichteverteilung S(k) der Lichtquelle wird die in Kapitel 2.1 eingefuhrte GauBvertei-
lung angenommen. Fir die Integration uber k sollen nur die Terme Berucksichtigung
finden, die auch tatsachlich von dem Bildsensor detektiert werden konnen (Gl. 3-9):
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(0}
ITraGoM :%(IP+IR)+% IP'IR .\/;-Ak

o S
) Le

.cos(k-Az—x-(k-sin a—x, ))dk
Die Losung des Integrals (Anhang A) ergibt:

Gl. 3-13

—Inz-[wjz
ITraGoM (X):%(Ip+|R)+%- IP'IR'e I

Gl 3-14
.05 Ky - AZ =X (Ko-sin a—icy, ) |

Ort x auf dem Schirm

— Iges (x)
—— Streutiefen

z, und z,

einhillende
GaulRkurve

Intensitat |

Z Z

1 Streutiefe z 2

Abbildung 3-3: Intensitatsverteilung in der Bildsensorebene fiir zwei Weglangendifferenzen zwischen
Proben- und Referenzarm.

Die Funktion Iracom(X) beschreibt die Intensitatsverteilung auf dem Bildsensor.
Abbildung 3-3 zeigt Itacom(X) flr zwei Streutiefen z; und z, im Probenarm. Diese ist
der in Kapitel 2.5 gefundenen Intensitatsverteilung fur das LOCT sehr ahnlich. Sowohl
die Weglangen als auch die Koharenzlange skalieren wieder mit 2/sin(a). Geandert
hat sich jetzt allerdings die Tragerfrequenz der Intensitatsmodulation
cos| K, - AZ—X-(Ky-sino—1cy ) ]

Die Frequenz der Modulation entspricht der Differenz aus der Frequenz der
Intensitatsmodulation vor der Maske und der Raumfrequenz der Maske. Der
Phasenfaktor koAz bestimmt lediglich die Lage der Sinusoszillation relativ zur
Einhlllenden. Wie man in Abbildung 3-3 sieht bleiben die Maxima der einhiillenden

GauBkurven an den tatsachlichen Reflexionsstellen z; und z, aber unabhangig von der
Phasenlage.
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3.3 Optisches Mischen mit Phasengitter (PhaGoM)

Ein fundamentaler Nachteil des im vorherigen Kapitel beschriebenen Ansatzes zum
optischen Mischen ist der durch die Transmissionsmaske bedingte Intensitats- und
Kontrastverlust. Dieser entsteht, weil die Halfte des Lichts von dem Transmissionsgit-
ter absorbiert wird und daher auf dem Bildsensor nicht mehr zur Verfiigung steht. Ein
weiteres Viertel wird in die Summenfrequenz gemischt und kann vom Detektor nicht
mehr erfasst werden. Es stellt sich daher die Frage, ob es auch andere Wege gibt,
mit denen ein optisches Mischen maoglich ist.

Abbildung 3-4 zeigt einen Aufbau, bei dem statt einem Absorptionsgitter ein
Phasengitter verwendet wird, um die Tragerfrequenz des OCT-Sighals zu reduzieren.
Der Bildsensor ist hier im Fernfeld des Gitters platziert. Das Probenlicht trifft
senkrecht auf das Gitter und nur die nullte Beugungsordnung erreicht den Bildsensor.

Bildsensor
b 1
LWL $
/4‘:
4
1 —
-
! Strahlteiler Transmissionsgitter
Lichtquelle
n
Probenlicht Phasenfront Bildsensor
Probenoptik \ , N \_
I )); D
——— Probe : -
N — — i
| -
Referenzlicht—_ g 1 ]

/B
/V///

Gitter
Pulsfront

Abbildung 3-4: Aufbauskizze eines Linearen OCT mit Phasengitter zum optischen Mischen in ein
Zwischenband.

Das Referenzlicht trifft unter einem Winkel a zur Normalen auf das Gitter. o ist so
gewahlt, dass eine Weglangendifferenz von einigen Millimetern uber das Gitter
hinweg entsteht. Die Gitterkonstante wird so gewahlt, dass die erste Beugungsord-
nung des Referenzlichts unter einem viel kleineren Winkel g auf den Bildsensor trifft.
Dort uberlagert sich das Referenzlicht mit dem normal einfallenden Probenlicht. In
Abbildung 3-4 sind die so entstehenden Verhaltnisse skizziert. Flir eine monochroma-
tische Lichtquelle mit langer Koharenzlange wirde sich auf dem Bildsensor eine
fortgesetzt sinusformig modulierte Intensitatsverteilung einstellen.
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Bei kurzkoharenten Quellen kann es aber nur dort zu Interferenzen kommen, wo die
Laufstrecken der beiden Anteile gleich sind. Auf die Lage der Laufzeiten im
Referenzstrahl hat die Beugung am Gitter keinen Einfluss. Die Ebenen gleicher
Laufzeiten, in der Abbildung als Pulsfront bezeichnet, liegen auch hinter dem Gitter
parallel zu der Lage der urspringlichen Phasenfronten.

Die primare Wirkung des Gitters in diesem Aufbau ist also die Trennung der
Phasenfronten von den Laufzeitfronten. Das Verkippen der Phasenfronten fuhrt zu
einer Reduzierung der Tragerfrequenz des OCT-Signals in der Detektorebene. Diese
Zusammenhange sollen jetzt noch einmal mathematisch beschrieben werden.

3.3.1 Losung fiir koharente Quellen

Proben- und Referenzlicht treffen als ebene Wellenfronten auf das Gitter, werden
gebeugt und uberlagern sich zu einem Interferenzmuster auf dem Bildsensor. Gesucht
ist die Funktion Iphacom(X), die die raumliche Intensitatsverteilung auf dem Schirm
beschreibt. In Abbildung 3-5 sind die Richtungen der Wellenfronten dargestellt.

Obwohl die Probenwelle auch am Gitter gebeugt wird, soll nur ihr ungebeugter Anteil
(nullte Ordnung) betrachtet werden. Dieser trifft auf allen Punkten des Detektors
gleichzeitig ein.

Die Referenzwelle dagegen wird gebeugt (erste Ordnung), sodass ihre Wellenfronten
schrag auf dem Schirm eintreffen. Das Koordinatensystem wird fir die Betrachtungen
so gelegt, dass nur eine Abhangigkeit in x-Richtung (kgr«) betrachtet werden muss.

Schirm
Gitter |ges(X)
F’ z
_ sz ot i y
P > X
Ep a B
kR ka
Er B

Abbildung 3-5: Bezeichnung der Winkel und Strecken, wie sie zur formalen Beschreibung der
Nachweisoptik verwendet werden.

Dann folgt analog zu Gl. 2-21:
GL. 3-15 lacow (X) = lp + 15 +2- 15 1, -Cos[Kp, - AZ —Kp -X]

Fur kg, gilt folgender geometrischer Zusammenhang:
Gl. 3-16 kg =k-sinp

Seite 34



Theorie

Stellt man die Gittergleichung (Hecht 2009) nach sin(B) um und setzt sie in Gleichung
Gl. 3-16 ein, erhalt man:

Gl. 3-17 Key =k-(M-g-L—-sina)=2n-m-g-k-sino
Damit ergibt sich:
Gl. 3-18 lecom = o+ 1 +2-lp -1 -cos[ (2-m-m-g—k-sina)- x+k-Z]

Das Ergebnis gleicht damit denen fluir den TraGoM-Aufbau gefundenen Zusammenhan-
gen. Die Summenfrequenzen und die Terme hoherer Ordnung gibt es hier im Prinzip
auch. Dazu musste man die weiteren Beugungsordnungen des Referenzlichts am
Gitter beriicksichtigen. Anders als beim TraGoM kann man hier allerdings konstruktiv
dafur sorgen, dass diese Anteile den Bildsensor nicht erreichen.

3.3.2 Losung fiir Quellen mit kurzer Koharenzlange

Die bisherigen Betrachtungen gelten fur monochromatisches Licht. Fir die spektrale
Dichteverteilung S(k) der Lichtquelle wird wieder die in Kapitel 2.5 eingefiihrte
GauBverteilung eingesetzt und uber k integriert:

(e}
IPhaGoM :|P+|R+2'\}IP'IR m

(et

[T = -cos[(2:m-m-g—k-sina)-x+k-z]dk

Gl. 3-19

Der Losungsweg fur dieses Integral findet sich im Anhang A. Die Funktion lppagom(X)
beschreibt die Intensitatsverteilung in der Bildsensorebene:

inafzxsina’
Gl. 3-20 'Phaeom(x)='p+|R+2-\f|p-lR-e'2[ o)

cos[ (2-m-m-g—Ky-sina)-x+K,-Z ]

Das Ergebnis ist qualitativ identisch zu dem fiir das TraGoM gefundenen. Auch hier ist
die Tragerfrequenz verglichen mit dem LOCT Ansatz reduziert:

GL. 3-21 cos[ (2-m-m-g—Ky-sina)-X+K,-Z |

Die Frequenz der Modulation entspricht der Differenz aus der Frequenz der
Intensitatsmodulation in der Gitterebene und der Frequenz des Gitters. Der
Phasenfaktor koAz bestimmt wieder nur die Lage der Sinusoszillation relativ zur
Einhlllenden. Dariiber hinaus kommt es bei dem PhaGoM System nicht zu einer
Reduzierung der Amplituden der Modulation, wie man sie beim TraGoM beobachtet.
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3.4 Abschatzung der Messdynamik

Die erreichbare Messdynamik bzw. Sensitivitat ist ein zentrales Kriterium fiur die
Qualitat von OCT Systemen. Die in der LOCT verwendeten Bildsensoren nehmen dabei
eine zentrale Rolle ein.

3.4.1 Die Photonen-Transferfunktion

Eine sehr Ubersichtliche Darstellung der Leistungsfahigkeit eines Bildsensors ist mit
der Photonen-Transferfunktion (Janesick 2002) moglich. Diese standardmaBig zur
Spezifizierung von Bildsensoren verwendete Methode wird das Rauschen eines
Bildsensors Ses gegen das mittlere Signal l. aufgetragen. Beide GroBen skalieren in
‘Anzahl der pro Pixel detektierten Ladungstrager'.

2 2 2 2
Gl. 3-22 Ses (1) = \/SQN +S8% + P2, + Dy

Dabei bezeichnet Squ das Quantenrauschen des Signals, Sy das Rauschen der

1 T T - I
Auslese-
rauschen /\
Steigung=0 Gesamtrauschen
c Schrot-
2 rauschen
§ Steigung = 72
&U i Bereich der
g Verstarkungs- Sattigungs-
- s Fehler kapazitat
L Steigung = 1
P 4
B p !
Gesamtrauschen
__,_...---""'" ///
o %
_~_— Schrotr. // __ PRNU
e e i ! 1 1

Log(Anzahl Elektronen pro Pixel)

Abbildung 3-6: Photonen-Transferfunktion in exemplarischer Darstellung (Janesick 2002)

Elektronik, Prpy die Unterschiede der Pixelempfindlichkeiten und Dgpy die Unterschie-
de bezuglich der OffsetgroBen.

In Abbildung 3-6 ist eine Photonen-Transferfunktion (PTF) exemplarisch dargestellt.
Man erkennt in dem Graphen vier deutlich unterscheidbare Bereiche. Im linken Teil,
bei sehr kleinen Intensitaten bzw. Ladungstragermengen, dominieren die Intensitats-
unabhangigen Rauschgrolen (Sy). Mit zunehmender Intensitat wird das Quantenrau-
schen (Sqn) die dominante Rauschquelle. Es steigt mit der Wurzel der Intensitat.
Unterschiede in den Empfindlichkeiten der Pixel dagegen erzeugen Messfehler, die
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linear mit der Intensitat skalieren. Diese werden daher bei noch groBeren Signalen
zur dominanten Grofe.

Bildsensoren konnen in ihren Pixeln nur eine bestimmte Anzahl von Ladungstragern
aufnehmen. Diese Ladung wird im Englischen als 'Full Well Capacity' (FWC) bezeich-
net. Im folgenden Text wird sie Sattigungskapazitat genannt. Wenn die maximale
Aussteuerung der Pixel erreicht wird, sinkt das Rauschen wieder, weil die Schwan-
kungen durch die Sattigung begrenzt werden. Um eine vollstandige Beschreibung der
Bildsensoren zu ermoglichen, sollen im Folgenden alle EinflussgroBen abgeleitet
werden.

3.4.2 Systematische Fehler der Sensoren

Offsetfehler sind dem gemessenen Signal additiv Uberlagert. Sie flihren auch dann zu
messbaren Signalen, wenn der Sensor nicht beleuchtet wird, und werden deshalb
auch Dunkelfehler genannt. Reine Offsetfehler, die fir alle Pixel gleich sind, wirken
sich zunachst nicht nachteilig auf die Messdynamik des Sensors aus. Relevant sind
Fehler, die zu unterschiedlichen Dunkelsignalen der einzelnen Pixel fuhren. Diese
werden haufig in der GroBe DSNU (Dark Signal Non Uniformity) zusammengefasst. Der
Dunkelfehler ist unabhangig von der Beleuchtungsintensitat und hat daher in den PTF
Diagrammen die Steigung Null.

Da diese Fehler reproduzierbar sind, konnen sie beseitigt werden. Dazu wird die
Lichtquelle ausgeschaltet. Dann wird eine Anzahl von Messungen durchgefiuhrt, aus
denen ein Mittelwert gebildet wird. Dieser Datensatz wird als Korrekturvektor
gespeichert. Um die Offsetfehler zu beseitigen, wird dieser Vektor von allen
folgenden Messungen subtrahiert.

Neben Offsetfehlern weisen Bildsensoren auch Abweichungen zwischen der
Empfindlichkeit der einzelnen Pixel auf. Dadurch kommt es selbst bei einer
homogenen Bestrahlung zu unterschiedlichen Ausgangsspannungen einzelner Pixel.
Diese Messunsicherheit wird in der GroBe PRNU (Pixel Response Non Uniformity)
zusammengefasst. Die intensitatsproportionalen Fehler entsprechen in einer PTF
einer Geraden mit der Steigung Eins.

Zur Beseitigung der Verstarkungsfehler wird der Sensor homogen beleuchtet. Dann
wird eine Anzahl Messungen gemacht, die zunachst von Offsetfehlern befreit werden,
um anschlieBend aus dem Mittelwert der Messungen einen Ausgleichsvektor zu
berechnen. Um folgende Messungen von Verstarkungsfehlern zu befreien, werden
diese durch den Ausgleichsvektor geteilt.

3.4.3 Stochastische Fehler der Sensoren

Bei den stochastischen Fehlern von Bildsensoren muss das Systemrauschen vom
Quantenrauschen unterschieden werden.

Das Systemrauschen setzt sich, wie bei anderen elektrischen Schaltkreisen auch, u.a.
aus thermischem Rauschen und 1/f-Rauschen der Halbleiter zusammen. Neben
diesem statistischen Rauschen beobachtet man bei Bildsensoren haufig zusatzliche
StorgroBen. Diese stammen z.B. aus dem Ubersprechen von benachbarten Logiklei-
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tungen oder werden durch die Schaltvorgange beim Auslesen des Sensors induziert.
Weil es sich um Storungen bei diskreten Frequenzen handelt, skalieren diese auch
nicht mit der Bandbreite des Systems, sondern haben in erster Naherung einen fur
den Sensor typischen Wert. RauschgroBen und nichtstatistische Storsignale bilden
einen von der Beleuchtungsstarke unabhangigen Rauschuntergrund, der in der PTF als
Anteil mit der Steigung Null auftaucht.

Zum elektronischen Rauschen addiert sich das Quantenrauschen der detektierten
Photonen bzw. der aus diesen generierten Elektronen. Wenn das gemessene Signal |,
in Photonen skaliert, lasst sich der statistische Fehler Sqy, der bei der Bestimmung
der mittleren Photoelektronenstrome I, bei Bildsensoren auftritt, einfach beschrei-
ben:

Gl. 3-23 Son =le

In einer PTF hat der quantenrauschenbedingte Beitrag eine Steigung von 0,5.

3.4.4 Sensitivitat von OCT Messungen in der Ortsdomane

Die Sensitivitat S einer OCT Messung entspricht der kleinsten nachweisbaren
Reflektivitat in der Probe. Sie hat einen wesentlichen Einfluss auf die Qualitat der
Messungen. Daher wird die theoretisch erreichbare Sensitivitat im Folgenden
abgeleitet. Sie ist von der technischen Realisierung unabhangig und identisch fur TD-
OCT und LOCT.

Zur Berechnung der Sensitivitat soll angenommen werden, dass alle systematischen
Messfehler kompensiert wurden und dass die dominante stochastische Rauschquelle
das Quantenrauschen des Lichts ist. Diese Voraussetzung kann durch den sorgfaltigen
Entwurf des OCT Systems sichergestellt werden. Das Quantenrauschen iqy entspricht
der Unsicherheit bei der ,Zahlung’ der Lichtquanten bzw. der Ladungstrager. Dieses
bildet eine fundamentale Untergrenze fur das Rauschen von OCT Systemen.

Um die folgende Betrachtung universell zu halten, werden alle Signale als zeitabhan-
gig betrachtet. Fir TD-OCT Systeme ist das ohnehin der Fall. Aber auch fir LOCT-
Systeme liegt das Ergebnis der Messung am Ausgang des Bildsensors als zeitabhangi-
ges Signal vor.

Die Sensitivitat von OCT Systemen kann als Quotient zwischen dem Signal, das
entsteht, wenn in den Probenarm ein Objekt mit einer Reflektivitat von 100%
eingebracht wird, und dem Rauschuntergrund ohne oder bei sehr geringem Signal
definiert werden. Das Signal hat dann gemaB Gl. 2-1 eine Amplitude von:

Gl. 3-24 lsig =241515 -y

Dabei bezeichnet y den Koharenzgrad. Das groBtmogliche Signal wird bei einem
Koharenzgrad von 1 erreicht. Der Koharenzgrad sinkt u.a., wenn Proben- und
Referenzlicht nicht in derselben Weise polarisiert sind. Auch fur das in Kapitel 4.6
beschriebene Common-Path-OCT System ist er reduziert, weil dort nicht-
interferenzfahiges Proben- und Referenzlicht auf den Detektor trifft.
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Im Folgenden sollen statt der Lichtintensitaten die Strome betrachtet werden, die
von den Lichtquanten generiert werden. Dazu wird der Wirkungsgrad n eingefuhrt,
der ein MaB fur die Quanteneffizienz des verwendeten Detektors ist. Die resultieren-
den Strome werden mit Kleinbuchstaben benannt.

Gl. 3-25 sy =21y

Bei LOCT Systemen werden durch die MTF der Bildsensoren hohe Raumfrequenzen
gedampft (Kapitel 3.2.1). Bei zeitaufgelost messenden Systemen wiirde ein ahnliches
Problem auftreten, wenn die Bandbreite der Nachweisvorrichtung zu klein bemessen
ware. AuBerdem fallt bei Systemen mit Bildsensoren in der Regel nicht das gesamte
Licht auf den Sensor (Kapitel 3.4.6). Daher soll der Wirkungsgrad p eingefuhrt
werden, der den Anteil des Detektorarmlichtes bezeichnet, das auf den Sensor
gelangt. Damit erweitert sich Gl. 3-25 zu:

Gl 3-26 ig, =2-n-MTF. qh R

Dabei bezeichnet h das Plancksche Wirkungsquantum, q die Elementarladung und ¢
die Lichtgeschwindigkeit. Unter der Annahme, dass alle anderen Rauschquellen
wesentlich kleiner als das Quantenrauschen sind, gilt:

Gl. 3-27 \/(I +lg) M-t J_

Wobei q die Elementarladung eines Elektrons, und B die Bandbreite des Systems
bezeichnet. Fur die weiteren Betrachtungen soll davon ausgegangen werden, dass die
Referenzintensitat wesentlich groBer als die Probenintensitat ist. Diese Bedingung
lasst sich fir alle biologischen Proben erfiillen. Dann vereinfacht sich die Gleichung
entsprechend:

Gl. 3-28 i ~ \/IR m-p-q-3fe J_

Die notwendige Bandbreite fir ein TD-OCT Systems wurde bereits in Kapitel 2.1
berechnet, sodass nun die Sensitivitat in dB von OCT Systemen angegeben werden
kann:

2-MTF-n-p- Ao g -y
S=20log qck
J.R.n.p.q.h‘co.\/g

Gl. 3-29

=20log| 2-MTF-y JLﬂJij;_L
h-c-f

Scan

Das Ergebnis zeigt, dass sowohl die VergroBerung des Messbereichs, der Messge-
schwindigkeit, des Wirkungsgrades der Nachweisoptik p und des Sensors n als auch
die Verbesserung der Messauflosung zu einer Reduzierung der Sensitivitat fuhren.
Diese Faktoren gehen mit der Wurzel in die Sensitivitat S ein. Ein linearer Zusam-
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menhang besteht mit dem Koharenzgrad y und der Modulationstransferfunktion MTF.
Das Ergebnis zeigt weiterhin, dass die Referenzintensitat keinen Einfluss auf die
Sensitivitat hat, solange sie deutlich groBer als die Probenintensitat ist.

3.4.5 Messdynamik der Einzelmessung mit Bildsensor

Als nachstes soll die Messdynamik bestimmt werden, die bei OCT Messungen mit
linearen Bildsensoren erreicht werden kann. Sie bezeichnet den Quotienten aus dem
kleinsten und groBten zur gleichen Zeit messbaren Signal. Es wird wieder wie oben
von einem quantenrauschenbegrenzten System ausgegangen. Das groBte mit einem
Bildsensor messbare Signal in., liegt vor, wenn sowohl Proben- als Referenzlicht
jeweils einem Viertel der Sattigungskapazitat entsprechen. Die SignalgroBe wird wie
zuvor durch den Koharenzgrad y und die MTF des Bildsensors begrenzt:

Gl. 3-30 o =2 ’%.i‘rc.y.wﬁp

Das kleinste messbare Signal entspricht dem Rauschen, welches in diesem Fall durch
das Quantenrauschen der mittleren Ladungstragermenge gegeben ist:

Gl. 3-31 e = FWE [ FWC /B
4 4

Auch hier ist das Rauschen wieder eine Funktion der Bandbreite der Messung B. In
Analogie zu Gl. 2-10 kann auch hier die Filterbandbreite als Funktion der Koharenz-
lange |, und der Messtiefe Az bestimmt werden. Die Bandbreite ist jetzt allerdings
nicht wie in Gl. 2-10 eine Funktion der fur eine Messung zur Verfugung stehenden
Zeit, sondern skaliert mit Pixel” und hangt daher jetzt von der Anzahl der Pixel auf
dem Bildsensor Npixe ab:

Gl. 3-32 B = Zmex
I N

c Pixel

Damit kann jetzt die Messdynamik in dB fir die Einzelmessung mit Bildsensor
bestimmt werden:

9. f%.%.y.,\ﬂp
DNR = 20-log 4 4

\/ FWC FWC [ 7,
4 4 \I.-N

Pixel

:20-Iog£ /—FWZJC-NM. -y~MTFJ
'Zmax

Gl. 3-33
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3.4.6 Einfluss der Beleuchtungsgeometrie

In den LOCT Systemen sind Proben- und Referenzlicht Gauli’sche Strahlenbiindel. Es
stellt sich die Frage, welcher Strahldurchmesser gewahlt werden soll, um eine
moglichst optimale Ausleuchtung des Bildsensors zu erreichen. Abbildung 3-7 zeigt
die Intensitatsverteilung auf dem Bildsensor fiir Strahldurchmesser, deren Halb-
wertsbreite der halben, ganzen und der doppelten Sensorbreite entsprechen. Der
Sensor erstreckt sich von -0,5 bis +0,5 auf der X-Achse des Graphen. Abbildung 3-8
zeigt fur die gleichen Falle den nach Gl. 3-29 berechneten Sensitivitatsverlust in
Abhangigkeit von der Position auf dem Sensor.

240 4 —— FWHM Gauss = Sensorbreite
220 —— 0,5 FWHM Gauss = Sensorbreite
—— 2 FWHM Gauss = Sensorbreite

200 +
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160
140
120
100

80

Probenintensitat [uW]

60

40
20

T T T T
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Abbildung 3-7: Intensitatsverteilung auf dem Bildsensor fiir verschiedene Strahldurchmesser.
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Abbildung 3-8: Sensitivitatsverlust als Funktion des Ortes auf dem Sensor fiir verschiedene Strahldurch-
messer.
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Aus Abbildung 3-8 wird deutlich, dass mit schmaleren Beleuchtungsprofilen eine
groBere Sensitivitat in der Mitte des Bildsensors erreicht werden kann, gleichzeitig
fallt diese dann aber zu den Bildsensorrandern hin steiler ab. Das fiihrt zu erhohtem
Rauschen an der Ober- und Unterseite der Bilder und ist daher unerwinscht.

Wenn ein sehr breites Beleuchtungsprofil gewahlt wird, sind die Amplituden uber den
Bildsensor hinweg ahnlicher und zunachst steigt auch die Sensitivitat am Rand des
Bildsensors. Allerdings gehen gleichzeitig groBere Anteile der zur Verfugung
stehenden Lichtmenge verloren, wodurch sich die mittlere Sensitivitat reduziert, bis
schlieBlich sogar die Sensitivitat am Rand des Bildsensors wieder sinkt.

Der beste Kompromiss wird bei einem Strahldurchmesser erzielt, dessen Halb-
wertsbreite der Sensorbreite entspricht. Der Anteil des Lichts, das dann noch auf den
Sensor trifft, liegt bei 76%.
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4 Auslegung und Aufbau

4.1 Der Bildsensor

Als primarer Messwertaufnehmer hat der Bildsensor bei den OCT Systemen mit
raumlichem Nachweis einen wesentlichen Einfluss auf die Eigenschaften des
Gesamtsystems. Deshalb werden zunachst Kriterien fur die Auswahl eines geeigneten
Sensors erarbeitet (Kapitel 4.1.1), eine Reihe von Kandidaten ausgewahlt und
verglichen (Kapitel 4.1.2) und schlieBlich in Kapitel 4.2 messtechnisch spezifiziert.

4.1.1 Abschatzung der Lichtmengen am Detektor

Zur Bestimmung der Anforderungen an einen Bildsensor fiir die OCT ist eine
Abschatzung der Lichtmenge notwendig, die an den Sensor gelangt. Dazu mussen
zunachst einige vorlaufige Annahmen gemacht werden. Es soll von einer Leistung der
Lichtquelle von 1,0 mW (0 dBm) ausgegangen werden. Diese wird Uber einen
Steckverbinder, fiur den eine Einfigedampfung von 1 dB angenommen werden soll, in
ein Michelson-Interferometer eingekoppelt. Davon gelangt dann 50% (-3 dB) in den
Probenarm. Dort tritt es aus der Faser aus, wird kollimiert und anschlieBend auf die
Probe fokussiert. Ein Teil des gestreuten Lichts gelangt dann zuriick in den Lichtwel-
lenleiter. Dabei werden selbst unter ginstigen Voraussetzungen, d.h. im Fokus der
Probenoptik befindet sich ein Spiegel, nicht mehr als 50% des aus der Faser
ausgetretenen Lichts wieder in diese eingekoppelt. Der Probenarm wird auBerdem
aus praktischen Griinden mit einer abnehmbaren Faser versehen, sodass hier fur den
Hin- und Rickweg noch einmal jeweils 1 dB Einfigedampfung anfallen. Das
Probenlicht lauft dann noch einmal durch den Strahlteiler, sodass erneut 50% des
Lichts verloren geht. In Summe werden also bei einer Reflektivitat von 100% im
Probenarm lediglich -12 dBm oder 63.2 yW zu dem Detektor gelangen. Bei einer
Wellenliange von bei 800 nm entspricht das 3,8x10" Photonen pro Sekunde.

Alle hier betrachteten Sensoren sind auf der Basis eines Siliziumprozesses hergestellt
worden. Wie Abbildung 4-1 beispielhaft zeigt, ist die Quanteneffizienz dieser
Sensoren bis ca. 750 nm konstant und sinkt dann relativ schnell bis ca. 1100 nhm
gegen Null. Die Quanteneffizienz eines optimierten Sensors liegt bei 830 nm zwischen
40% und 70%.

D.h. 3,8x10"™ Photonen pro Sekunde generieren einen Photostrom von ca. 1,4x10"
Elektronen pro Sekunde. Um eine Sattigung des Detektors zu vermeiden, sollte das
Produkt aus der Sattigungsladung (FWC) und der Ausleserate fs., groBer als der
Photostrom I, sein.

Bei einer maximalen Anzahl der Ladungstrager pro Pixel von z.B. 5x10° Elektronen
entspricht das einer Ausleserate von 28,4 MHz. Messungen haben allerdings gezeigt,
dass die Intensitat, die bei den medizinischen Anwendungen der OCT (z.B. in der
Dermatologie) von der Probe in den Applikator zurickgestreut wird, typischerweise
bei nur ca. 1% der eingestrahlten Lichtleistung liegt.
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Zu der maximal auftretenden Probenintensitat muss allerdings noch die Lichtleistung
aus dem Referenzarm addiert werden. Wie in Kapitel 3.4.4 gezeigt wurde, kann die
Referenzintensitat eines idealen OCT Systems ohne Einschrankung der Sensitivitat
reduziert werden, solange sie groBer als die Probenintensitat bleibt. In zeitaufgelos-
ten OCT Systemen wird von dieser Moglichkeit in der Regel kein Gebrauch gemacht,
da die verwendeten Photodioden bei den hier diskutierten Stromen noch deutlich
linear arbeiten. Fur OCT Systeme mit Bildsensoren hingegen ermoglicht die
Reduzierung der Referenzintensitat gleichzeitig eine Reduzierung der notwendigen
Ausleserate. Fur die Untersuchung biologischer Proben ist es moglich, die Referenzin-
tensitat auf z.B. 4% der maximalen zu senken. Dann pragt diese immer noch deutlich
die Gesamtintensitit am Detektor, der jetzt aber nur 5,6x10" Elektronen pro
Sekunde verarbeiten muss. Im obigen Beispiel eines OCT-Systems mit 1 mW
Strahlungsquelle ist daher eine Ausleserate von 1,1 MHz sinnvoll.

QE RESPONSE

1.2000

1.0000

0.8000 H\‘f\v‘”’\/\/\/\ ~

0.6000 /’4/ V\\ -

0.4000 j V\\

0.2000 \

0.0000 \M‘

O
o

Normalized

B O B D B S B S LS
O R - - U S SRS

Wavelength

Abbildung 4-1: Quanteneffizienz des LIS 1024 Bildsensors. Der Graph ist auf die bei 675 nm erreichte
Quanteneffizienz von 65% normiert. Fur eine Wellenlange von 830 nm kann aus dem Graphen eine
Quanteneffizienz von 0,39 ermittelt werden (aus dem Datenblatt des Photon Vision Systems LIS 1024).

4.1.2 Auswahlkriterien

Die Messtiefe der LOCT Systeme skaliert mit der Anzahl der Pixel auf dem Sensor.
Um die angestrebten Messtiefen im Millimeterbereich mit den TraGoM- und PhaGoM-
Systemen zu erreichen, sind mindestens 1024 Pixel auf dem Sensor erforderlich.

Die Geometrie der angebotenen Bildsensoren variiert Uber einen groen Bereich. Die
Breite der Pixel liegt zwischen 4 und 25um, die Hohe der Pixel kann bei Zeilensenso-
ren zwischen 4pm und 2500pm liegen. Fur OCT Systeme sind geringe Abstande
zwischen den Pixeln winschenswert, weil dann die Brennweiten der Optik kleiner
werden. Das reduziert die BaugroBe und die Empfindlichkeit gegenuber etwaigen
Winkelfehlern. Die Pixelhohe dagegen sollte moglichst groB sein, um die Anforderun-
gen an mechanische Toleranzen in dieser Achse reduzieren zu konnen. AuBerdem ist
die maximale Anzahl der Ladungstrager pro Pixel proportional zur PixelgroBe, sodass
schon aus diesem Grund eine gewisse MindestgroBe erforderlich ist.
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In Kapitel 3.4.5 wurde gezeigt, dass die Dynamik der Einzelmessung eine Funktion
der Sattigungskapazitat (FWC) des Bildsensors ist.

Ein weiterer Faktor bei der Auswahl ist die raumliche Auflosung des Bildsensors (PSF).
Aus dieser folgt, wie in Kapitel 3.2.1 dargelegt wurde, direkt der Frequenzgang oder
die MTF der Sensorzeile. Fur die LOCT Systeme ist die Sensitivitat proportional zum
Quadrat der MTF des Sensors bei der Tragerfrequenz.

Das gegebene Anforderungsprofil engt die Moglichkeiten bei der Auswahl der
Sensoren stark ein. So konnte zum Zeitpunkt der experimentellen Arbeiten kein
einziger CCD-Sensor gefunden werden, der eine hinreichende FWC aufwies. Es gab
allerdings Sensoren auf CMOS Basis, die diese Anforderung erfullten.

4.1.3 Ausgewahlte Sensoren

Die Sensoren 39XX der Fa. Hamamatsu sind passive Diodenzeilensensoren. Das
Funktionsprinzip dieser Sensoren ist in Abbildung 4-2 schematisch dargestellt. Die
generierten Ladungstrager werden hier in der Sperrschichtkapazitat der Photodioden
gespeichert. Mittels einer auf dem Sensor integrierten Logikschaltung werden die
einzelnen Kondensatoren uber FET Schalter auf eine gemeinsame Busleitung gelegt,
sodass am Ausgang des Sensors die in der Photodiode gesammelte Ladung gemessen
werden kann. Mit diesem Sensortyp konnen sehr groBe Sattigungskapazitaten erreicht
werden, allerdings filhren die Schaltvorgange in dem Sensor zu einem relativ hohen
Ausleserauschen.

AuBerdem wurde der Sensor LIS1024 der Firma Photon Vision Systems (PVS)
ausgewahlt. Er gehort zur Gruppe der in CMOS-Technologie hergestellten Zeilensen-

fd[essje[ T]gs ogik ‘ | Adlrpcciprllnoclngiks

2% dzx 2

A:Passiv Pixel CMOS Sensor

B: Active Pixel & 21
CMOS Sensor K K

Abbildung 4-2: Prinzip passiver und aktiver CMOS-Bildsensoren.

soren mit aktiven Pixeln. Diese integrieren groBe Teile der Funktionalitat, die vorher
auBerhalb des Sensors realisiert wurde, monolithisch auf dem Sensorhalbleiter.
Deshalb kann, wie in Abbildung 4-2 dargestellt, jedes Pixel mit einer eigenen
Ladungsverstarkerschaltung ausgestattet werden. Das hat den Vorteil, dass nun nicht
die kleinen photogenerierten Ladungen liber die Busleitungen des Sensors gefiihrt
werden miussen. Stattdessen werden diese bereits in den Pixeln in Spannungen
umgewandelt, bevor sie auf die Busleitung gelegt werden. Dadurch werden die
Signale unabhingiger von Storungen durch die Schaltvorginge und das Ubersprechen
aus den Logikbaugruppen. Die externe Beschaltung dieses Sensors ist wesentlich
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einfacher, da sowohl die analoge Signalaufbereitung als auch die Sensorsteuerung zu
wesentlichen Teilen auf dem Sensor selbst realisiert wurden.

Die wesentlichen Eigenschaften der ausgewahlten Sensoren sind, soweit sie den
Datenblattern der Hersteller entnommen werden konnten, in Tabelle 4-1 zusammen-

gefasst.

PVS LIS 1024 Hamamatsu Hamamatsu
3903 3904
Anzahl Pixel 1024 1024 1024
Breite der Pixel 7,8 ym 25 ym 25 pm
Hohe der Pixel 125 pm 500 pm 2500 pm
Sattigungskapazitat |8 x 10° e’ 31,2 x 10° e 155 x 10°" e’
Eigenrauschen 700 e'rms 2700 e’ rms 3200 e rms
QE @830 nm 0,33 0,13 0,13
PRNU +0,3% + 3% + 3%
DSNU +0,3% ~+ 3% ~+ 3%
Linearitat 1% @5-75% FWC | 2% @<10% FWC |2% @<10% FWC
Dunkelstrom 60 ke'/s 250 ke'/s 900 ke'/s
Preis 10€ 2000/5000€ 2000/5000€
Tabelle 4-1: Vergleich der Spezifikationen fiir die ausgewihlten Sensoren. QE bezeichnet die
Quanteneffizienz der Sensoren. PRNU und DSNU bezeichnen die Schwankungen der Empfindlichkeit
bzw. der Offsetsignale der Pixel untereinander
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4.2 Sensoreigenschaften

In diesem Abschnitt werden die ausgewahlten Bildsensoren spezifiziert, um einen fur
die LOCT Systeme optimalen Sensor auszuwahlen. Zudem ist der Bildsensor der
primare Messwertaufnehmer der LOCT Systeme und daher ist eine genaue Kenntnis
seiner Eigenschaften unerlasslich zur Optimierung der Systeme. Viele der im

Folgenden gemessenen Eigenschaften waren von den Herstellern nicht erhaltlich
(z.B. die MTF).

[ )
16000 | \
4 [ )
[ ) \
14000 4 —_
‘.2‘ n — .\. .\./.
»n B
IS
= 120004 | _w— 53904 mit 7884 \.
5 —e— S3903 mit 7884 v
o S3904 mit 7884 G0O1
5 10000 4 —v— S3903 mit 7884 G0O1
Y—
8000 X Y,
10 100 1000

Abtastfrequenz [kHz]

Abbildung 4-3: Detektorrauschen der Hamamatsu 39XX Sensoren jeweils mit Ladungsverstarker (GO1)
und Spannungsverstarker ausgelesen.
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Abbildung 4-4: Photonen-Transfer-Funktion der Hamamatsu Bildsensoren im Vergleich zu dem Photon
Vision Systems LIS 1024 Sensor.
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4.2.1 Eigenrauschen

Zunachst ist fur die Hamamatsu Photodiodenzeilen Sensoren 3904 und 3903 das
Detektorrauschen als Funktion der Messfrequenz bestimmt worden. Dazu wurden die
Sensoren so montiert, dass sie keinem Licht ausgesetzt wurden. Dann wurden
entsprechend der Ausfuihrungen in Kapitel 3.4.2 der mittlere Dunkelstrom der Pixel
(DSNU) bestimmt. Anschliefend wurde der Sensor erneut ausgelesen, der Korrektur-
vektor von den Messwerten subtrahiert und dann die Standardabweichung vom
Mittelwert der Messwerte berechnet.

Zur Ansteuerung und Signalaufbereitung wurden zwei verschiedene Schaltungen
verwendet. Beide wurden von der Fa. Hamamatsu bezogen. Der 7884G01-Treiber ist
eine rauscharme Ansteuer- und Verstarkerschaltung fiir den $39XX-Sensor auf Basis
eines Ladungsverstarkers. Die Ausleserate, die mit dem Ladungsverstarker erreicht
werden konnte, lag bei 100 kHz. Da dies fur die geplante Anwendung nicht ausrei-
chend war, wurde zusatzlich die Signalaufbereitungselektronik mit der Produktnum-
mer 7884 der Firma Hamamatsu erprobt, die Taktraten bis zu 1 MHz zulasst. Um
diese Geschwindigkeit zu erreichen, wird die Ladung hier durch einen starker
rauschenden Spannungsverstarker aufbereitet.

Die Ergebnisse fur den 3903- und den 3904-Sensor sind fur beide Moglichkeiten der
Signalaufbereitung in Abbildung 4-3 dargestellt. Das Systemrauschen liegt bei
Verwendung des Ladungsverstarkers mit ca. 8000 Elektronen etwa 3dB Uber den
Herstellerangaben und nimmt jenseits von 100 kHz Ausleserate deutlich zu. Bei
Verwendung eines Spannungsverstarkers fir die Signalaufbereitung liegt das
Systemrauschen bei ca. 14000 Elektronen und pragt damit uber den ganzen
Messbereich des Sensors hinweg das Gesamtrauschen.

4.2.2 Photonen-Transfer-Funktion

In Abbildung 4-4 sind die Photonen-Transfer-Funktionen fiir den PVS LIS 1024 Sensor
sowie die Hamamatsu Diodenzeilensensoren 3904 und 3903 mit Ladungsverstarker
dargestellt. Fur die Messungen wurden die Sensoren in einer Ulbrichtkugel montiert.
Als Lichtquelle dienten drei in Reihe geschaltete Leuchtdioden mit einer Mittenwel-
lenlange von 830nm, die mit einem Laserdiodentreiber angesteuert wurden. Zunachst
wurden Messungen zur Erstellung der Kompensationsvektoren flir die DSNU und die
unterschiedliche Empfindlichkeit der Pixel (PRNU) erstellt. Alle weiteren Messungen
wurden mit diesen Datensatzen von den systematischen Messfehlern befreit.
Anschliefend wurden Messungen bei unterschiedlichen Belichtungszeiten durchge-
fuhrt. Die ausgelesenen Spannungen fur die einzelnen Pixel wurden dann nach
Herstellerangaben in Elektronen umgerechnet. Neben den Messergebnissen flir die
einzelnen Sensoren ist in Abbildung 4-4 auch die theoretische Grenze fur einen
Quantenrauschen-begrenzten Sensor in schwarz eingetragen worden. Es wird
deutlich, dass von den passiven Diodenzeilen der 3903 Sensor nie den Bereich des
Quantenrauschens erreicht und lediglich der 3904 aufgrund seiner um den Faktor 5
hoheren Sattigungskapazitat fur ein kleines Intervall in diesen Bereich kommt. Die
PTF fur den CMOS-Sensor mit aktiven Elementen dagegen teilt sich deutlich in drei
Bereiche. Bis zu einer mittleren Elektronenzahl von ca. 8x10° dominiert das
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Elektronikrauschen. Bei groBeren mittleren Elektronenzahlen tritt das Quantenrau-
schen in den Vordergrund. Der nichtlineare Bereich beginnt bei 6x10° Elektronen,
kurz vor der Sattigung des Sensors. Damit arbeitet der Sensor uber ca. eine Dekade
hinweg Quantenrauschen-begrenzt.

Aufgrund dieses Kriteriums wurde der PVS LIS1024 fur die weitere Verwendung
ausgewahlt. Daher wird im Folgenden auch nur dieser weiter charakterisiert.

4.2.3 Linearitat

Die Linearitat bezeichnet die Anderung des Quotienten zwischen der eingestrahlten
Lichtleistung und dem daraus resultierenden elektrischen Ausgangssignal des Sensors.

Zur Vermessung der Linearitat des Sensors wurde die Lichtmenge, mit der der Sensor
beleuchtet wird, Uber ca. zwei GroBenordnungen variiert. Dies durch unterschiedli-
che Strome in den Leuchtdioden oder durch Variation der Anschaltzeiten der LEDs zu
erreichen, erwies sich als schwierig. Daher wurde der LIS 1024 Sensor flir diesen
Versuch in einem Modus betrieben, bei dem die Kondensatoren nach dem Auslesevor-
gang nicht entladen werden. Das heiBt, die Pixel des Sensors konnen wahrend einer
Belichtungszeit mehrfach ausgelesen werden. Fir die Linearitatsmessung wurde nun
der Strom durch die Leuchtdioden so gewahlt, dass eine Sattigung des Sensors erst
nach ca. 50 Auslesezyklen eintritt.

Die erzeugte Ladungsmenge ist in Abbildung 4-5 fir drei verschiedene Pixel des
Sensors in Abhangigkeit der Belichtungszeit dargestellt. Die unterschiedlichen
Steigungen der Graphen entsprechen der unterschiedlichen Empfindlichkeit der Pixel,
die hier nicht kompensiert worden ist.

Aufgrund des Linearitatsfehlers gelingt die Beseitigung der Verstarkungsfehler durch
Multiplikation mit einem einzigen Wert nur innerhalb eines gewissen Bereichs. Um
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Abbildung 4-5: Bestimmung des Linearitatsfehlers. Aufgetragen ist die vom Sensor gemessene Anzahl von
Elektronen als Funktion der Belichtungszeit bei konstanter Bestrahlungsstarke.
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Abbildung 4-6: Die Abbildung zeigt die PTF fir einen LIS1024 Sensor. Die WeiBabgleichsvektoren wurden
bei verschiedener mittlerer Anzahl von Elektronen pro Pixel angefertigt. Man erkennt, dass nur eine
Kompensierung der Verstarkungsfehler bei einer relativ geringen Anzahl von Elektronen bis ca. 5 Mio.
ein akzeptables Ergebnis liefert.

die Linearitatsfehler zu korrigieren, musste fur jedes Pixel des Bildsensors eine
eigene Ausgleichskurve ermittelt und gespeichert werden. Dies ist allerdings
numerisch aufwandig und wurde daher nicht weiter verfolgt. Experimentell zeigte
sich, dass eine lineare Korrektur ausreichend gute Ergebnisse lieferte.

Fur alle Messungen mit dem LIS1024 Bildsensor wurden die Verstarkungsfehler bei
einer bestimmten Aussteuerung des Bildsensors gemessen. Auf diese Weise konnen
die Verstarkungsfehler allerdings nur fir einen Teil des Messbereichs kompensiert
werden. Uber einen groBeren Messbereich hinweg gelingt dies nur dann, wenn die
Referenzmessung bei relativ niedriger Aussteuerung vorgenommen wird. In dem
Bereich bis ca. 5 Millionen Elektronen ist die Verstarkung der Pixel nahezu konstant.
AuBerhalb dieses Bereichs nimmt sie dann schnell ab. Die dann ungentigend
kompensierten Verstarkungsfehler fuhren zu einem Fehler, der schnell groBer als das
statistische Rauschen wird. In Abbildung 4-6 sind Photonen-Transfer-Funktionen fir
den LIS1024 Sensor dargestellt, bei denen Verstarkungsfehler bei unterschiedlichen
Aussteuerungen bestimmt wurden. Insbesondere, wenn die Verstarkung nahe der
Sattigungskapazitat bestimmt wird, ist die Kompensation praktisch nur noch am
Punkt verwendbar. Flir Messungen mit dem Bildsensor wurden die Verstarkungsfehler
daher bei einer Aussteuerung von 5 x 10° e bestimmt.

Die Linearitatsfehler der Sensorzeilen fuhren bei groBen Intensitatsmodulationen zu
einer Verzerrung der Sinusfunktion. Das mit dem Sensor gemessene Signal setzt sich
dann aus der Grundwelle der Sinusmodulation, sowie den harmonischen Oberwellen
des verzerrten Wellenzuges zusammen. In der LOCT werden hohere Frequenzen von
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dem Bandpassfilter unterdriickt. Daher fuhren die Harmonischen nicht zu Artefakten,
sondern reduzieren lediglich das SNR. In der FD-OCT dagegen flihren die hoheren
Frequenzen zu Artefakten bei einem Mehrfachen der Tiefe.

4.2.4 Modulations-Transfer-Funktion

Die Bestimmung der Modulations-Transfer-Funktion (MTF) des Sensors erfolgte
indirekt uUber die Fouriertransformierte der optischen Impulsantwort oder
Punktspreitzfunktion (PSF) des Sensors. (siehe Kapitel 3.2.1) Zur Bestimmung der PSF
wurde der in Abbildung 4-7 dargestellte Versuchsaufbau verwendet. Das Licht einer
Laserdiode (A=830nm) wurde in eine Monomodefaser eingekoppelt. Das aus der Faser
austretende Licht wurde zunachst kollimiert und anschlieBend mit einer zweiten
Linse auf den Detektor fokussiert. Die gesamte Optik konnte mit einem Messtisch
parallel zur Detektoroberflache verschoben werden.

Lichtquelle

Applikatoroptik Schrittmotortisch

Sensor Ansteuerung
und Auswertung

LTI sensorzeile

Abbildung 4-7: Versuchsaufbau zur Bestimmung der PSF des Sensors.
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Abbildung 4-8: Gemessene Empfindlichkeitsverteilung (PSF) dreier benachbarter Pixel auf dem Sensor.
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Idealerweise sollte die Impulsantwort als Reaktion des Messsystems auf einen Dirac-
Puls, d.h. einem unendlich kleinen Lichtfleck, gemessen werden. Tatsachlich lassen
sich aber keine beliebig kleinen Fokusdurchmesser erzeugen. AuBerdem findet die
Absorption der Photonen im Volumen des Halbleiters statt. Uber die mittlere
Eindringtiefe des Lichtes in den Sensor lagen keine Herstellerangaben vor, sie lag
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Abbildung 4-9: Verlauf der Intensitatsmodulation als Funktion der Frequenz. Die schwarze Kurve
entspricht der Fouriertransformierten der gemessenen Empfindlichkeitsverteilung. Die rote entspricht
der MTF eines Sensors mit ideal rechteckiger Empfindlichkeitsverteilung. Die Fouriertransformierte der
Punktspreitzfunktion der Beleuchtung ist in griin dargestellt. Der blau dargestellte Graph zeigt die damit
entfaltete MTF des Bildsensors.
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Abbildung 4-10: Hier ist dieselbe Messung wie in Abbildung 4-9 noch einmal vergroBert bis zur
Nyquistfrequenz dargestellt.

Seite 52



Auslegung und Aufbau

aber vermutlich im Bereich einiger 10 pym. Fur die Beleuchtung wurde eine numeri-
sche Apertur von 0,137 gewahlt. Dann ergibt sich ein Fokusdurchmesser von ca.
2,6 ym bei einer Rayleighlange von 60 ym. Damit ist einerseits der Spotdurchmesser
deutlich kleiner als die Pixel des Sensors (7,8 um) und andererseits weitet sich das
Biindel nicht so schnell auf, dass tiefer im Halbleiter absorbierte Photonen die
oberflachlich erreichte Messauflosung beeintrachtigen wiirden.

Das Ergebnis der Messung ist fur drei benachbarte Pixel in Abbildung 4-8 dargestellt.
Allerdings zeigt die Messung nicht die tatsachliche Punktspreizfunktion (PSF) des
Sensors, sondern die Faltung mit der PSF des Messsystems, die durch die laterale
Verteilung des Messlichts in der Stahltaille des Objektivs gegeben ist. Sie konnte
nicht experimentell bestimmt werden und wurde daher fur die Entfaltung der
gemessen MTF als gauBformig angenommen. In blau ist zusatzlich fur das zentrale
Pixel die Empfindlichkeitsverteilung eines idealen Pixels mit rechteckigem Empfind-
lichkeitsverlauf dargestellt. Es wird deutlich, dass die Empfindlichkeit eines Pixels
des Sensors nicht diesem ideal rechteckigen Verlauf folgt, sondern die Form einer
Glockenkurve hat.

In Kapitel 3.2.1 ist bereits die MTF eines Sensors mit idealer rechteckformiger PSF
bestimmt worden. Fir eine glockenformige PSF erwartet man, dass die MTF im
Vergleich glatter und die Nebenmaxima im Stoppband kleiner werden. In Abbildung
4-10 ist die MTF als die Fouriertransformierte der in Abbildung 4-8 dargestellten
Pixelempfindlichkeit in schwarz aufgetragen worden. Zusatzlich ist in rot die MTF
dargestellt, die sich fir eine ideal rechteckige Empfindlichkeitsverteilung nach Gl. 3-
3 ergibt. In griin wurde die Fouriertransformierte der berechneten Intensitatsvertei-
lung des Messspots aufgetragen. Der blau dargestellte Graph entspricht dem
Quotienten aus der Fouriertransformierten der Messung und der Transformierten der
berechneten Beleuchtungsgeometrie. D.h. hier wurde die Messung mit einer GauB-
Funktion entfaltet, was im Ergebnis der tatsachlichen MTF des Sensors entspricht.

Insgesamt wird deutlich, dass die MTF des Sensors wesentlich schneller abfallt als
eine SinC-Funktion. Bei einer Frequenz von 0,33 Pixel” ist die Amplitude schon auf
56% des Maximalwertes gefallen, obwohl sie bei konstanter Empfindlichkeit noch 82%
betragen wiirde.
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4.3 Datenerfassung und Ablaufsteuerung

4.3.1 Datenerfassung

Bei der Digitalisierung der analogen Messdaten soll die volle Messdynamik des
Bildsensors erhalten bleiben. Die Messdynamik eines Bildsensors kann mit Gl. 3-32
bestimmt werden. Allerdings ist bei LOCT Systemen die mittlere Intensitat eine
Funktion des Ortes auf dem Bildsensor (Kapitel 3.4.6). Zum Rand des Bildsensors sinkt
die Referenzintensitat und damit die tatsachliche GroBe des Quantenrauschens.
Wenn gleichzeitig Signale nahe der Vollaussteuerung erfasst werden sollen, ist ein
Dynamikumfang erforderlich, der groBer ist als die in Gl. 3-32 berechnete Messdyna-
mik der Einzelmessung. Fir die Signalverarbeitung wurde daher ein strengeres
Kriterium gewahlt. Die Dynamik der Signhalverarbeitungskette soll hinreichend sein,
um gleichzeitig das groBte vorkommende Signal und das Eigenrauschen des Bildsen-
sors selbst erfassen zu konnen. Die Nachweisgrenze liegt fir den LIS1024 Sensor bei
ca. 700 Elektronen rms. Der fur die Abtastung notwendige Signal-zu-Rauschabstand
(SNRyp) ist dann:

Gl. 4-1 SNR ,; > FWC

AD =

=87dB

Y

Die Dynamik von AD-Wandlern ist fundamental begrenzt durch ein Quantisierungsrau-

schen in der GroRenordnung von q/\/1_2 (Kester 1991). Dabei bezeichnet q das
Gewicht des am wenigsten signifikanten Bits (LSB) des Analog Digital Wandlers.
Daraus lasst sich die effektive Anzahl der Bits (ENOB) berechnen, die notwendig sind,

um ein Signal mit dem gewinschten Signal zu Rauschabstand abzutasten (Kester
1991):

SNR ,, —1,76dB
6,02

Gl. 4-2 ENOB = =14.16Bit

Flir die experimentellen Aufbauten sollte ein kommerzielles, PC gestitztes
Datenerfassungssystem verwendet werden. Es wurden ein 16 Bit AD-Wandler der Fa.
Measurement Computing mit einer maximalen Wandlungsrate von 333 kHz sowie die
Multifunktionskarte NI6152 (bis zu 1,25 MHz) der Fa. National Instruments ausge-
wahlt.

4.4 Signalverarbeitung

Die Algorithmen zum Betrieb der LOCT Systeme wurden in der Entwicklungsumgebung
LabView erstellt. Sie steuern die Erfassung sowie die Aufbereitung und Darstellung
der Daten. Gleichzeitig bilden sie die Schnittstelle zur Bedienung des Systems. Der
Ablauf der Datenerfassung und Verarbeitung ist in Abbildung 4-11 schematisch
dargestellt.

Die Erfassung der Daten geschieht durch die Routine GetScan. Sie liest unter
Verwendung der Datenerfassungskarte den Zeilensensor jeweils vollstandig aus und
speichert die gemessenen Intensitaten in einem Spaltenvektor aus 1024 Elementen.

Seite 54



Auslegung und Aufbau

Korrekturdaten Korrekturdaten
Schwarzabgleich Weissabgleich

LoadAdjust

v v v

A4

petektor 4+ » X | » Bandpass| » Demod | » 20log(x)

GetScan ProcessLOCT

Die Amplituden fur jedes Pixel werden mit der bekannten Empfindlichkeit des PVS
LIS1024 Sensors von 0,32 pV pro Elektron auf Elektronen skaliert.

Abbildung 4-11: Ablaufdiagramm der Datenaufbereitung fiir LOCT Systeme

Die Abbildung 4-12 zeigt eine typische Messung eines LOCT Systems mit einem
Spiegel im Probenarm. Das Interferenzsignal ist bei Pixel 500 zu erkennen. Wegen der
gauBformigen lateralen Intensitatsverteilung nimmt die Referenzintensitat zu den
Randern ab. Entsprechend sind auch die gemessenen Signale proportional zu den
Intensitaten und sinken zu den Messfeldrandern hin ab. Die relativ hochfrequenten
Intensitatsmodulationen mit geringer Amplitude, die Uiber den gesamten Messbereich

sichtbar sind, stammen von Schmutz auf den Optiken und den unterschiedlichen
Empfindlichkeiten der Pixel.

40-
35
3,0—-
2,5—-
20-

1,54

Amplitude [10° €]

1,0 1

0,5

0,0

T T T T T T T T T
200 400 600 800 1000
Position auf Sensor [Pixel]

Abbildung 4-12: Typischer Datensatz wie er von der Routine GetScan aus dem Sensor ausgelesen wird.

Auf der X Achse ist der Ort auf dem Bildsensor in Pixel aufgetragen, auf der Y-Achse die gemessenen
Ladungen in Elektronen.
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4.4.1 Kompensation systematischer Fehler

Zur Beseitigung der systematischen Messfehler wird zunachst bei ausgeschalteter
Lichtquelle eine Anzahl von Messungen zur Erfassung des Offsetsignals durchgefiihrt.
Aus diesen Messungen wird ein Mittelwert gebildet und gespeichert. Um die
Dunkelfehler zu beseitigen, werden diese Werte von allen folgenden Messungen
subtrahiert.

Der in Kapitel 3.4.2 beschriebene Ablauf flir die Beseitigung der Verstarkungsfehler
des Sensors wurde nicht iibernommen, weil in dem Aufbau neben der PRNU auch alle
Inhomogenitaten in der Ausleuchtung des Sensors kompensiert werden sollten. Daher
wurden die Messungen mit dem Referenzlicht durchgefiihrt, nachdem das Probenlicht
abgeblockt wurde. Dadurch konnen alle systematischen Fehler der Optiken und des
Bildsensors kompensiert werden. Dies gilt auch fir die nicht homogene Ausleuchtung
des Sensors aufgrund der gauB’schen Intensitatsverteilung im Strahl. Dadurch wird
die Signalamplitude eines Objektes unabhangig von der Messposition in der Probe
bzw. der auf dem Sensor. Abbildung 4-13 zeigt das Signal nach Beseitigung der
Offset- und Verstarkungsfehler.

4.4.2 Demodulation

Die Demodulation der gemessenen Signale folgt der Vorgehensweise bei TD-OCT-
Systemen. Der wesentliche Unterschied besteht darin, dass hier die Sighalverarbei-
tung numerisch erfolgt. Gegeniiber der bei TD-OCT Systemen ublichen analogen
Signalaufbereitung ist die digitale Signalaufbereitung bei LOCT nicht durch die
Eigenschaften elektronischer Bauteile limitiert und kann leicht unterschiedlichen
Anforderungen angepasst werden. Die Signalverarbeitungskette entspricht dem

2,54

2,0

1,5 4

1,0

Amplitude [10° e]

0,54

T T T T T T T T T
200 400 600 800 1000
Position auf Sensor [Pixel]

Abbildung 4-13: Datensatz aus Abbildung 4-12 nach Kompensation von Offset- und Verstarkungsfehlern
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Aufbau eines Geradeausempfangers (Horowitz and Hill 1989) und beginnt mit einem
Bandpassfilter zur Rauschbandbreitenbegrenzung.

Die Bestimmung von Mittenfrequenz und Bandbreite erfolgte empirisch. Dazu wurde
das Signal aus Abbildung 4-13 fouriertransformiert. Der Schwerpunkt der Transfor-
mierten entspricht der Mittenfrequenz des Bandpassfilters, deren Halbwertsbreite
der Bandbreite. Als Kompromiss zwischen Bandbreitenbegrenzung und Impulsverhal-

1,1 ~

—— Tiefpassgefiltert

1,0 4 —— Demoduliert

0,9 —
0,8 —
0,7-
0,6 —

0,5

0,4

Amplitude [10° e]

0,3 4

0,2

0,14

0,0 T T T T T T T T T T T T T 1
420 440 460 480 500 520 540 560

Position auf Sensor [Pixel]

Abbildung 4-14: Datensatz aus Abbildung 4-13 (vergroBerter Bereich) nach Filterung und Demodulation.

ten wurde ein numerischer Butterworth Filter (Ulrich Tietze 1993) mit einer
Dampfung von 20 dB pro Dekade gewahlt.

In der nachsten Stufe wird der Betrag des Signals gebildet. Um den Resttrager zu
entfernen, wird das gleichgerichtete Signal dann mit einem Tiefpass gefiltert. Die
Grenzfrequenz lag bei der halbe Bandbreite des vorangegangenen Bandpassfilters.
Fur den Tiefpass wurde wegen des gunstigeren Impulsverhaltens ein Bessel-Filter
(Ulrich Tietze 1993) gewahlt. Das Ergebnis des Prozesses ist die Einhiillende des
Signals, die dem A-Scan aus der zeitaufgelosten OCT entspricht. (Abbildung 4-13). Als
Folge der Filterung ist das Signal entlang der Ortsachse leicht phasenverschoben.

4.5 Applikationssystem

Um zu zeigen, dass mit LOCT Messungen an biologischen Geweben moglich sind,
wurde ein handgehaltenes Applikationssystem entwickelt. Damit wurden exemplari-
sche Messungen von Schnittbildern (B-Scans) der Haut erstellt.

OCT Verfahren mit raumlichem Nachweis sind viel starker phasensensitiv als TD-OCT
und SS-OCT. Eine Anderung der optischen Weglange in einem Arm des Interferome-
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ters in der GroBenordnung einer halbe Wellenlange fuihrt zu einer Reduzierung der
gemessenen Amplituden, bis hin zur volligen Ausloschung der Signale (Yun, Tearney

et al. 2004).
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0.7 FIELD
5.21deg @
ON-AXIS -
Odeg S @ @ @
-0.5 -0.25 6] 0.25 0.5
FOCUS SHIFT
SPOT SIZE vivFEoLchNsGTsHng(T“:m;JNITS = rm ‘ No name ” OOSkLtO o
WV1: 0.83 W2: 0.807 W3: 0.86 SPOT DIAGRAM ANALYSIS 05:32 PM
C-MOS Licht
Kamera
90" Spiegel %
- = = L
|
| Faser-Kollimator
|
|
I |
Blende
7 (o ) 90° Spiegel
Spiegel \F
\ Galvanometerscanner
F
% Abbildungslinsen
K | 2 x Plankonvexlinse
y
F |/
|
Planplatte ‘ ] ‘ Referenzebene
Probenoberflache
+—
10 mm Scanbreite

Abbildung 4-15 Oben: Prinzipskizze der Applikatoroptik; Unten:
Unter Verwendung der Raytracing-Software OSLO berechnete
Spotdiagramme fur die Fokussierung auf die Probe. Die
BildfeldgroBe betragt 10 mm. Der eingezeichnete Kreis entspricht
der GroBe des Airy Scheibchens.

Veranderungen der
optischen Eigenschaften von
Lichtwellenleitern, die bei
einem handgehaltenen
Applikator unvermeidlich
sind, filhren zu solchen
Weglangenanderungen
zwischen Proben- und
Referenzarm. Auf die Fasern
einwirkende Krafte
erzeugen auBerdem
mechanische  Spannungen
und damit Spannungsdop-
pelbrechung, die yAl
unterschiedlichen
Laufzeiten fur Licht mit
verschiedenen Polarisatio-
nen fuhrt. Dieser als
Polarisationsmodendispersi-
on bekannte Effekt
reduziert den Kontrast und
das axiale Auflosungsvermo-
gen von  OCT-Systemen
(Lankenau 2003).

Um diese Probleme zu
umgehen wurde ein
,common-path’ Ansatz fir
das Interferometer gewabhlt.
Dabei wird auch die
Referenzwelle im Applikator
selbst generiert. Thermische
und mechanische Einflisse
auf die Fasern wirken sich
nun auf Proben- und
Referenzlicht  gleicherma-
Ben aus, so dass sie keine
negative Auswirkung auf die

Bildgewinnung mehr haben. AuBerdem ist es so leichter, die Wegdifferenz zwischen
Proben- und Referenzlicht zu kontrollieren, weil diese nun nicht mehr von den
Faserlangen, sondern nur noch von der mechanischen Konstruktion des Applikators

abhangt.
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Besonders einfach
kann dieser Ansatz
als Fizeau-
Interferometer
realisiert  werden.
Fur den Applikator
bot es sich an, als
Referenzflache die
Austrittsflache
eines planen
Fasersteckers zZu
nutzen. Diese hat
ein Reflektivitat von
ca. 4%.

4.5.1 Der
Applikator

Abbildung 4-15 zeigt
den Aufbau des
Handapplikators.

Das aus dem
Lichtwellenleiter

austretende Licht
wird zunachst
kollimiert, dann
durch den im
Winkel von 45° an
einem Galvanome-

terscanner
angebrachten
Spiegel  abgelenkt
und von der
nachfolgenden

Optik auf die Probe
fokussiert. Das von
der Probe
zuruckgestreute

Licht wird auf dem
umgekehrten Weg
uber Linse, Spiegel
und Kollimator
wieder in die Faser

il
i

‘ =] [ (]
= f J
R |
Applikstor-Kaopf Linzenmodul Handstick
hlod. 2 &1

Kabel-Durchfihrungstille

[Spiegelgruppe, Kamera]
Applikator-Deckel
Faser-Kollimator

C-MOS-Kamera

[Spiegelgruppe, Kollimator]
[Linsengruppe, Kamera]

Galvanometerscanner
mit Spiegel

Appliketor-Gehause

Abbildung 4-16: Oben: Der Applikator besteht aus drei Hauptbau-
gruppen. Dem Handstiick, dem Linsenmodul und dem Applikator-
Kopf. Dadurch kann das Linsenmodul bei Bedarf durch ein anderes
(mit anderer NA) ersetzt werden. Mitte: Das Handstiick bildet die
zentrale Baugruppe. An der Riickseite befindet sich die CMOS-
Kamera. Der Kollimator ist in einer Passung verschiebbar. Auf diese
Weise kann die optische Weglange verandert werden. Um die
Fokuslage auf der Probe zu verandern, kann die Abbildungslinse
mittels eines Fokussierings in ihrer Position verschoben werden.

Unten: Foto des Applikators
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eingekoppelt. Um eine bessere Orientierung auf dem zu untersuchenden Areal zu
ermoglichen, verfligt der Applikator Uber eine CMOS-Videokamera.

Als Kollimatoroptik diente die Sonderanfertigung eines Faserkollimators der Firma
Schafter+Kirchhoff mit einer Brennweite von f=12 mm. Mit der Austrittsapertur aus
dem Lichtwellenleiter von NA=0,11 ergibt sich ein Strahldurchmesser von
@ =2,66 mm. Der Galvanometerscanner Typ 6200 der Fa. Cambridge Technology
wurde wegen der kurzen Einschwingzeit von 100 ps bei einer SpiegelgroBe von
3x5mm gewahlt. Der Spiegel wurde mit einer dielektrischen ,single-stack’-
Beschichtung versehen (HR@830 nm, AR@VIS).

Die laterale Auflosung von OCT Systemen entspricht wie bei konfokalen Mikroskopen
dem Strahltaillendurchmesser des Probenstrahls. Dieser sinkt mit zunehmender NA
der Abbildungsoptik (Gl. 1-1). Bei einer groBen NA erscheinen die Schnittbilder durch
das zusatzliche konfokale Gating in der Fokusebene heller. Das kann zu einer
Fehlinterpretation der Messungen fiihren. Zudem sinkt die laterale Auflosung
auBerhalb der Fokusebene bei groBen NAs sehr schnell ab. In empirischen Untersu-
chungen (Lankenau 2003) haben sich numerische Aperturen von ca. 0,05 bis 0.035 fir
dermatologische Applikatoren als gunstig erwiesen.

Flir den Handapplikator wurde daher eine numerischen Apertur von NA = 0,036
gewahlt. Bei einem Strahldurchmesser von @ =2,66 mm folgt eine notwendige
Brennweite flir die Abbildungslinse von fay, = 38mm. Diese wurde mit zwei Plankon-
vex-Linsen in telezentrischer Anordnung realisiert. Mittels Raytracing wurde die
Abbildung soweit optimiert, dass eine beugungsbegrenzte Auflosung uber ein Bildfeld
von 10 mm hinweg realisiert werden konnte (Abbildung 4-15).

Da in der Nachweisoptik von LOCT Systemen die Weglangendifferenz zwischen
Proben- und Referenzlicht relativ frei gewahlt werden kann, bot es sich an, als
Referenzflache die Austrittsflache eines planen FC/PC Fasersteckers zu nutzen. Das
macht die technische Ausfiihrung besonders einfach. Die Probenfaser musste lediglich
mit dem entsprechenden Stecker ausgestattet werden und die Laufzeitdifferenz zur
Probenflache wird dann durch die Applikatorgeometrie bestimmt. Diese ist im
Vergleich zu der Lange von Lichtwellenleitern sehr reproduzierbar. Die Reflektivitat
von 4% an dem Glas Luftibergang, fihrt, wie in Kapitel 4.1.1 dargelegt, zu einer fast
optimalen Referenzintensitat.
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4.6 Detektionsvorrichtung des TraGoM

4.6.1 Auslegung des Transmissionsgitters

Flr eine gewilnschte Messtiefe z,.,x kann bei bekannter Breite des Sensors von
dsensor = 7,8 pm x 1024 = 8 mm und fur eine gewinschte Messtiefe von 1,1 mm die
notwendige Frequenz der Intensitatsmodulation berechnet werden:

— 2'Zma>< 1

= 331

Gl. 4-3 f,
mm

Sensor
Die Pixelfrequenz fp ist der Kehrwert der Periode der Sensorpixel P:

L__ 1 5l

Gl. 4-4 fo===
P 7,8um mm

Der Quotient aus Modulationsfrequenz und Pixelfrequenz betragt ca. 2,58. Die
Maskenfrequenz fy, soll allerdings so gewahlt werden, dass sie gerade ein ganzzahliges
Vielfaches der Pixelfrequenz ist.

Gl 4-5 fy=n-1; mit neN.

Gleichzeitig soll die resultierende Differenzfrequenz im Intervall [0;fyyquist] liegen.
Daher wurde eine Maske mit je drei Strukturen pro Pixel gewihlt. (fy =375 mm™). Die
Differenzfrequenz ist dann:

Gl 4-6 forr =|f, —fu|=44

Fur die gegebene Auslegung entfallen ca. 0,34 Vollwellen des Differenzsignals auf
jedes Pixel. Der Konvertierungsfaktor Fy.,, dient als MaB fir die Reduzierung der
ursprunglichen Frequenz. Er ist der Quotient aus der Frequenz des Interferogramms
vor der Maske und der Differenzfrequenz hinter der Maske:

| 2'Zmax
Gl. 4-7 FCOnV = =
fDiff 2'Zmax _fMd A

sensor

=75

4.6.2 Maskenherstellung

Ein Vorteil des TraGoM Verfahrens ist seine Einfachheit im optischen Aufbau.
Problematisch ist lediglich die Herstellung der Streifenmasken auf den Sensoren.
Falls dieses Verfahren fur die Herstellung eines Produkts mit groBeren Stiickzahlen
verwendet werden wiirde, lieBe sich die Strukturierung der Masken in den Herstel-
lungsprozess flur den Bildsensor integrieren. Fir die Herstellung eines ersten
Funktionsmusters waren die dafiir anfallenden Kosten allerdings nicht zu rechtferti-
gen.

Fur den experimentellen Aufbau wurden die Sensoren LIS 1024 der Fa. PVS in der LCC
Bauform verwendet. Bei diesen Sensoren wird der Halbleiter durch ein Quarzfenster
vor Verschmutzungen geschiitzt, die vor dem Aufbringen der Masken entfernt
wurden. Die Masken wurden von dem Fraunhofer Institut ISIT hergestellt, indem sie
ein Reticle den Vorgaben entsprechend strukturierte. Reticle werden in der
Halbleitertechnik als Belichtungsmasken verwendet. Sie bestehen aus einem 2 mm
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Abbildung 4-17: Links ist eine mikroskopische Aufnahme der Sinusmasken dargestellt. Das rechte Bild
zeigt die auf dem Halbleiter aufgeklebte Maske. Das Mikroskop ist auf die Halbleiteroberflache
fokussiert. Die Maske erscheint daher unscharf. Am linken Rand ist der unter der Maske austretende

Kleber zu sehen.

dicken Glassubstrat, das auf einer Seite mit Chrom bedampft ist. Die Chromschicht
kann zur Herstellung der Maske mittels Elektronenschreibens lokal entfernt werden.
Dieses Verfahren erlaubt Strukturierungen mit einer Genauigkeit von ca. 100 nm. Fur

die Versuche wurden sowohl Rechteck- als auch Sinusmasken mit jeweils 3 Perioden
pro Pixel auf dem Reticle hergestellt.

Flir die Rechteckmasken geniigt es, Streifen der gewinschten Breite aus der
Chromschicht zu entfernen. Die Strukturbreite der Streifen lag bei 1,3 ym. Fur die
Herstellung von Masken mit einem sinusformigen Transmissionsverhalten konnte die
Chromschicht nicht im Sinne einer beliebigen Transmission verandert werden. Unter
der Annahme, dass der gesamte Sensor mit einer Hohe von 125 pm gleichmaRig
beleuchtet wird, kann aber zur Herstellung beliebiger Transmissionsprofile in die
Achse senkrecht zu den Pixeln ausgewichen werden. Es ist dann hinreichend, dass das
Integral Uber diese Achse das gewinschte Transmissionsprofil aufweist. Ein
entsprechendes Sinusprofil ist in Abbildung 4-18 skizziert. Die auflichtmikroskopische
Aufnahme eines Reticle mit Sinusmaske ist in Abbildung 4-17 zu sehen.

Sinusmaske Rechteckmaske

s AR AR

Abbildung 4-18: Schematische Darstellung, wie Masken mit kontinuierlichen Transmissionsprofilen
hergestellt werden konnen.

Um die Masken auf den Sensoren aufzubringen, wurden sie aus dem Glassubstrat
ausgesagt. Die zugesagten Masken hatten eine Grundflache von 8 x 0,7 mm bei einer
Dicke von 2 mm. Als nachstes wurden die Masken unter einem Auflichtmikroskop auf
die Sensoroberflachen geklebt. Dabei wurden die Maskenstrukturen mit einem
Mikromanipulator an den periodischen Strukturen des Bildsensors ausgerichtet. Die
fertigen Sensoren mit Maske sind in Abbildung 4-17 zu sehen. Durch Messungen mit
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einem FD-OCT System konnte die Dicke des Luftspaltes zwischen der Maskenuntersei-
te und der Halbleiteroberflache auf 8-12 ym bestimmt werden.

4.6.3 Auslegung der Detektoroptik

Der optische Aufbau des TraGoM-Systems wurde fiur die Verwendung in einem
Common-Path-Interferometer mit einer Weglangendifferenz zwischen der Referenz-
und der Probenebene von 100 mm ausgelegt. Als Probenarm wurde fur die ersten
Messungen ein einfacher Aufbau aus Faserkollimator und Fokussierungslinse
verwendet. Zur Erstellung von Schnittbildern wurde der in Kapitel 4.5.1 beschriebene
Handapplikator benutzt.

Strahlteiler Spiegel
O a
Faserkoppler &5 \‘j &,B, ~
d - |
|— - - ‘
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. \
b e
. \
= c B
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Abbildung 4-19: Skizze des optischen Aufbaus mit Bezeichnung der Winkel und Strecken, wie sie zur
geometrischen Auslegung der Nachweisoptik benotigt werden.

Der Aufbau der Detektoroptik ist in Abbildung 4-19 dargestellt. Fir die Messungen
wurde eine SLD mit einer Leistung von 600 uW bei einer Mittenwellenlange von
830 nm verwendet. Weil das Interferometer invariant gegen alle Faserlangendiffe-
renzen ist, konnte ein Standardfaserkoppler der Fa. AC Photonics verwendet werden.

Das aus der Faser austretende Licht wird zunachst kollimiert. Die Brennweite des
Kollimators wurde zu 60 mm gewahlt. Damit ergibt sich ein Strahldurchmesser von
13 mm, sodass die Intensitat liber den 8 mm breiten Sensor zu den Randern auf 50%
des Maximalwerts abfallt. Das entspricht dem in Kapitel 3.4.6 ermittelten Optimum
aus homogener Beleuchtung des Sensors und der genutzten Gesamtlichtmenge.

Dann durchlauft das Licht eine Strahlteilerplatte mit einer dielektrischen Beschich-
tung (R =50%), durch die das Referenzlicht auf den Detektor reflektiert wird. Das
durch den Strahlteiler transmittierte Licht wurde mit einem dahinter montierten
Silberspiegel als Probenlicht auf den Detektor gelenkt.
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Der Winkel, den Proben- und Referenzstrahl einschlieBen missen, um bei einer
Sensorbreite von 8 mm die gewilinschte Weglangendifferenz z., von 1,1 mm zu
erzeugen, ist gegeben durch:

Gl. 4-8 a=2arcsin(zﬂj =15,8°
Sensor

Zur Festlegung der Geometrie der Detektoroptik muss dann ein Winkel B gewahlt
werden, unter dem der Referenzstrahl gespiegelt werden soll. Dieser Winkel ist im
Wesentlichen konstruktionsbedingt, da bei zu kleinen Winkeln nicht genligend Platz
bleibt, um den Referenzstrahl am Probenspiegel vorbeizufiihren. Um dennoch einen
relativ schlanken Aufbau zu realisieren, wurde der Winkel des Referenzstrahls zu 25°
gewahlt. Der Winkel 6, unter dem dann der Probenstrahl reflektiert werden muss,
entspricht der Summe aus den Winkeln  und o, den Proben- und Referenzstrahl
einschlieBen sollen.

Mit den bekannten Winkeln und mit dem im Probenarm eingepragten Laufzeitunter-
schied zwischen Proben- und Referenzwelle Ad konnen jetzt die Strecken zwischen
Strahlteiler und Detektor b, Strahlteiler und Spiegel a und vom Spiegel zum Detektor
¢ bestimmt werden:

GL. 49 b=— Ad_-sm(ﬁ) —__—158,4mm
sin(y)+sin(a)—sin(B)

Gl. 4-10 a=M=108,5mm
sin(B)

Gl. 411 ¢ = 2500 _ 549, 9rmm
sin(B)

Abbildung 4-20: Der optische Aufbau in der Draufsicht. Links unten ist der Faserkollimator. Auf der
optischen Bank folgen dann der Probenlichtstrahlteiler, und der Referenzlichtspiegel. Oben im Bild ist
der Detektor mit Zylinderlinse zu erkennen. Das rechte Bild zeigt denselben Aufbau in einer anderen
Ansicht

Vor dem Bildsensor wurde eine Zylinderlinse mit einer Brennweite von f = 60 mm
platziert, um das einlaufende Strahlbundel in der vertikalen Achse auf den Sensor zu
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fokussieren. Die Signale werden mit einem 16 Bit AD-Wandler der Fa. Measurement
Computing digitalisiert und mit den in Kapitel 4.4 beschriebenen Algorithmen
aufbereitet und dargestellt. Fir den Bandpassfilter wurde eine Mittenfrequenz
0,34 Pixel” und eine Giite von 1,5 Pixel" gewahlt. Der Pixeltakt lag bei allen unten
dargestellten Messungen bei 196 kHz.

4.6.4 Erwartete Sensitivitat und SNR

In Kapitel 3.4.5 wurden die Sensitivitat und die Messdynamik, die mit einer
Einzelmessung (DNR) dieses Systems erzielt werden kann, theoretisch abgeleitet. Mit
den nun bekannten Eigenschaften des Aufbaus konnen jetzt die zu erwartende
Sensitivitat und das DNR abgeschatzt werden.

Hier zeigt sich ein wesentlicher Nachteil des verwendeten ‘common path' Interfero-
meters: Proben- und Referenzlicht gelangen jetzt gemeinsam in einer Faser zu der
Nachweisvorrichtung. Dort werden sie wieder aufgeteilt. In der Nachweisvorrichtung
muss dann der Wegunterschied in dem Applikator wieder ausgeglichen werden.
Deshalb kann auf dem Detektor nur jeweils die Halfte der Intensitaten aus den
beiden Armen miteinander interferieren. Das fihrt zu einer Reduzierung des
Koharenzgrads um 50% und entsprechend Gl. 3-29 zu einer Reduzierung der
Sensitivitat um 6 dB.

In Kapitel 3.2.3 wurde der Kontrast fur ein TraGoM System mit Rechteckmaske zu
0,64 berechnet. Der Koharenzgrad y sinkt damit auf insgesamt 0,32. Die Modulations-
transfer-Funktion (MTF) des Sensors (Abbildung 4-10) dampft eine Raumfrequenz von
0,34 Pixel™ um einen Faktor von 0,56. Der erwartete maximale Modulationskontrast y
der Messungen sinkt damit auf insgesamt 0,18.

Der optische Wirkungsgrad der Nachweisoptik p wurde wegen der Transmissionsver-
luste an der Maske mit 0,5 angenommen. Die Aussteuerung des LIS1024 Sensors lag
fur die Messungen bei ca. 2,5 Millionen Elektronen. Fur die Messungen ist eine SLD
mit 600 yW verwendet worden. In Kapitel 4.1.1 wurde abgeschatzt, dass von der
gesamten Intensitat der Quelle nur 6,3% in Form von Probenlicht zum Detektor
gelangen. Das entspricht 37,8 uW. Fir die Berechnung ist auBerdem eine auf den A-
Scan bezogene Messfrequenz von 190,5 Hz (196 kHz/1029) und eine Quanteneffizienz
des Bildsensors n von 0,39 (aus Abbildung 4-1 abgelesen) angenommen worden:

ﬂ'P'Ko'lp'lc =838
h'C’Zmax ’fScan

e owR-z0ogf [V M re s
"2 ax

4.6.5 Intensitatsverteilung hinter der Maske

GL. 4-12 S:20Iog[2~MTF-y

Bei dem experimentellen Aufbau liegt zwischen dem Transmissionsgitter und dem
Entstehungsort des Elektronen-Loch-Paares im Halbleiter eine endliche Strecke.
Diese wird durch die Dicke der Klebeschicht zwischen Maske und Sensor bestimmt.
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Aber selbst wenn die Maske schon

wahrend der Halbleiterherstellung :

auf die Oberflache strukturiert 5 Referenz
wiirde, wiirde die Absorption erst Proben\ ¢ licht

in der Tiefe des Halbleitervolu- licht M
mens erfolgen. Daher beeinflusst

die raumliche Verteilung von

Maske
Proben- und Referenzlicht hinter
w
der Maske, die hier bestimmt ,
werden soll, die effektive Sensor- —»
MFT : Sensor
’ 4> AZ

Die Fresnel-Zahl F beschreibt, wie Abbildung  4-21: Darstellung der geometrischen

stark die Beugung eines Verhaltnisse bei der Beleuchtung der Masken mit Proben-

i ; . d Ref licht
Lichtstrahls an einer Blende ist oo

(Bahaa and Teich 2001):

2
3]
Gl. 4-14 F=>2/

Fur die Gleichung sind die GroBen entsprechend der in Abbildung 4-21 dargestellten
Geometrie verwendet worden. Bei einer Maskenperiode M von 7,8 um/3, einer
Zentralwellenlange der Quelle Ay von 830 nm und einem Abstand zwischen Maske und
Absorptionsort S von 10 um ergibt sich eine Fresnel-Zahl von 20,3. Mit F sehr viel
groBer als eins gelten noch die Gesetze der geometrischen Optik, in denen die
Intensitatsverteilung als Schattenwurf der Maske auf dem Bildsensor modelliert
werden kann.

Aufgrund des schragen Lichteinfalls treffen Proben- und Referenzlicht um Az versetzt
auf den Sensor:

Gl. 4-15 Az=S-tan(%j

Wobei o der Winkel ist, den Proben- und Referenzlicht einschlieBen. Bei dem Aufbau
lag der Winkel o bei 18°. Der halbe Periodenabstand der Maske M/2 ist 1,3 pym. Der
Abstand, in dem sich Proben- und Referenzlicht vollstandig getrennt haben, ist dann:

M
Gl 416 S= i, =8,22um
o
tan| —
(Zj

Wird der Abstand noch grofRer, interferiert das Referenz- mit dem Probenlicht aus
dem Nachbarspalt. Weiter oben wurde der Abstand zwischen Maske und Sensor
experimentell zu 8-12 pm bestimmt. Wegen der Entmischung von Proben- und
Referenzlicht ist damit zu rechnen, dass die oben berechnete Sensitivitat in dem
experimentellen Aufbau nicht vollstandig erreicht wird.
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4.7 Detektionsvorrichtung des PhaGoM Systems

4.7.1 Interferometer

Abbildung 4-22 zeigt den Aufbau der in dem PhaGoM-OCT verwendeten Nachweisop-
tik. Als Lichtquelle dient eine Superlumineszenzdiode (SLD) mit einer Zentralwellen-
lange Ao von 828,3 nm und einer Bandbreite AA von 19,7 nm. Die Kreiswellenzahl kg
liegt damit bei 7,59x10° m”. Aus der Bandbreite und der Zentralwellenlinge der
Lichtquelle kann mit Gl. 2-5 die erwartete Koharenzlange | zu 15,4 mm berechnet
werden.

Transmissionsgitter Interferenzmuster
b |

Faserkollimatoren f‘ _/
(| Szxgr %l?obenlicht B Zeilensenso
SLD - Zylinderlinse

=

Faserkoppler Graufilter

anhaaaran

A

v

Dispersionsausgleich

PMD (falscher Arm) AD-Wandler

Steller

LabVIEW
Signal-
Probenarm- verarbeitung

optik

N
X=—-= Probe
==

Abbildung 4-22: Schematische Darstellung des Aufbaues fiir das PhaGoM OCT

Das Licht der SLD wird mit einem Faserkoppler in Proben- und Referenzlicht
aufgeteilt. Den Probenarm bildet der in Kapitel 4.5.1 beschriebene Applikator. Das
aus der Probe zurlickgestreute Licht und das Referenzlicht werden dann mit je einer
Faser zu der Nachweisoptik gefiihrt. Fur alle Fasersteckverbindungen wurden
FC/APC-Stecker verwendet, sodass anders als bei dem TraGoM die Reflexe an dem
Faserende unterdriickt wurden.

Im Gegensatz zu der in Kap 4.6.3 beschrieben Nachweisoptik des TraGoM wurde hier
auf ein Common-Path-Interferometer zugunsten groBerer Probenintensitaten und
damit einer hoheren Messdynamik verzichtet. Daher missen die Langen von Proben-
und Referenzfaser auf wenige mm genau aufeinander abgeglichen werden. In diesem
Fall bedeutet das, dass der Referenzarm L, in Abbildung 4-23, der vom Licht nur
einmal durchlaufen wird, genauso lang sein muss wie die Lichtwege in Ls;, Ls und L,
zusammen. L; ist die Lange der LWL-Verbindung zum Handstlick und Ls die Strecke
innerhalb des Handstlicks vom Faserende bis zur Probe. Da das Licht in der Probe
zurlickgestreut und wieder in die Faser eingekoppelt wird, muss die Strecke im
Probenarm (L; + Ls) doppelt berticksichtigt werden.

Gl. 417 L,=2-(Ly+Lg)+L, @LSZ%_Z‘LS
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Um die Weglangen im Interferometer abzugleichen, wurde fur L3 ein LWL mit einer
Lange von 650 mm konfektioniert.

4.7.2 Kompensation der Dispersionsunterschiede

Proben- und Referenzarm haben nun zwar identische optische Weglangen, jedoch ist
die chromatische Dispersion in den Armen unterschiedlich. Insbesondere wird die
Luftstrecke im Applikator mit einer Quarzstrecke im Referenzarm ausgeglichen.
Wenn Proben- und Referenzlicht unterschiedliche Dispersionen erfahren, verbreitert
sich das Interferenzsignal bei gleichzeitiger Verringerung der Amplitude (Lankenau
2003). Das hat eine geringere axiale Auflosung und einen reduzierten Signal-Rausch-
Abstand zur Folge. Um den Dispersionsunterschied zwischen beiden Armen auszuglei-

Ls

L L
von SLD L » 2 ggé

Faserkoppler Handstlick

A

|Probe

lReferenz

Abbildung 4-23: Schematische Darstellung der Nachweisoptik

chen, wurden im Probenarm zusatzliche Substrate aus einem Material mit hoher
Dispersion eingefiigt (Lankenau 2003). Dazu wurde die Gruppengeschwindigkeitsdis-
persion GGD von Quarz und dem hochdisperseren Glas SF57 fur eine Wellenlange von
828 nm berechnet (Hitzenberger, Drexler et al. 1997):

Gl. 4-18 GGD(2) =%-%
0
Gl. 4-19 ngznp(k)-k-%
B,-A* B,-A* B,-A\?
ol 420 np(k)z\/le-c Y, T,
1 2 3

Dabei bezeichnet ng die Gruppen-Brechzahl, n, die Phasen-Brechzahl, B; und C; die
Sellmeier-Koeffizienten, c die Lichtgeschwindigkeit im Vakuum und A, die Mittenwel-
lenlange. Quarz ist das Material des Glasfaserkerns. Um die Dicke der Ausgleichssub-
strate gering zu halten, wurde mit SF57 ein Glas mit sehr hoher Dispersion gewahlt:

Gl. 4-21 GGD(Quarz) =-92,3 -5

nm-km

Gl. 4-22 GGD(SF57) =-578 -5

nm-km
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Der Probenarm hat eine Lange von 108 mm. Allerdings sind im Strahlengang zwei
Plankonvexlinsen und ein Achromat enthalten, sodass der Dispersionsunterschied
lediglich Ls=72,5 mm Quarzglas entspricht. Die SF57-Scheiben mussen daher folgende
Gesamtdicke Lsrs7 haben:

GGD,,n (Quarz)

Gl. 423 Lers = Ly GGD,.. (SF57)
chrom

=11,6 mm

Zur Kompensation der Polarisationsmodendispersion (PMD) wurden zwei Polarisati-
onsmanipulatoren in den Strahlengang integriert. Die Justierung erfolgte empirisch
solange, bis ein maximaler Interferenzkontrast erreicht war. Auf diese Weise konnen
allerdings nur ,statische’ Differenzen in den Polarisationszustanden ausgeglichen
werden. Anderungen, die durch Bewegungen der Probenfaser bei der Benutzung des
Handstiicks auftreten, flihren auch weiterhin zu einer reduzierten Signalqualitat.

4.7.3 Dimensionierung des Messystems

Damit aus den Interferenzen auf dem Zeilensensor eine eindeutige Tiefeninformation
rekonstruiert werden kann, muss sowohl fur die Abtastung der Einhullenden durch die
Tragerwelle als auch fur die Abtastung der Tragerwelle durch den Bildsensor das
Nyquist-Kriterium erfullt sein.

Die einhiillende Koharenzfunktion ist rekonstruierbar, wenn mindestens zwei
Perioden des Tragers in der Halbwertsbreite des Gaub liegen. Die Wellenlange lrriger
der raumlichen Intensitatsmodulation auf dem Sensor ist gegeben durch:

2n
2n-m-g—Kk,-sina

Gl 4-24 ltrsger =

Bis zu dem oberen Grenzwert der Wellenlange des Tragers lonen kann die einhullende
GauBfunktion noch aus dem Interferenzsignal rekonstruiert werden:

Gl. 4-25 | < I° =1
* Tré’lger—sin(x

oben

Damit auch das Tragersignal rekonstruierbar ist, muss dessen Wellenlange mindestens
doppelt so groB sein wie der Abstand der Pixel auf dem Bildsensor P. In der OCT ist
wie bei allen amplitudenmodulierten Signalen die Tragerfrequenz um die spektrale
Breite der Einhillenden verbreitert. Um alle Frequenzanteile eindeutig rekonstruie-
ren zu konnen, wurden daher drei statt zwei Abtastungen pro Tragerperiode gewabhlt.
lunten gibt den unteren Grenzwert fur lyrger an.

Gl. 4-26 L irsger =3-P =1

unten

Auf diese Weise entsteht eine Ungleichung mit der Gitterkonstanten g und dem
Einfallwinkel a als wahlbare Parameter:

=3.P< LN S
2r-m-g—Kk,-sina sina

Gl. 4-27 |

unten oben

Zur graphischen Losung wurde die Funktionsschar l.s(a,g) in Abbildung 4-24 graphisch
aufgetragen. Der durch die Grenzen fuoen(a) und fyyen(@) gegebene unzulassige
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Abbildung 4-24: Graphische Losung zur Auslegung der Detektoroptik fiir das PhaGoM.

Bereich ist schraffiert dargestellt worden. Eine zusatzliche Einschrankung entsteht
dadurch, dass Gitter nur mit bestimmten diskreten Gitterkonstanten erhaltlich sind.
Fir den Aufbau wurde ein Gitter mit einer Gitterkonstante von gs=300 mm™
gewahlt. Wie Abbildung 4-24 entnommen werden kann, waren Gitterkonstanten bis
720 mm™" moglich gewesen. Allerdings reduziert sich mit zunehmender Gitterkonstan-
te auch der zulassige Bereich fur den Einfallswinkel o.

Ist ein g gewahlt, kann durch Gleichsetzen von lyger(a) mit jeweils lopen(a) und
lunten(@) der zulassige Winkelbereich berechnet werden:

[ m-g
Gl. 4-28 Oy = arcsm(l ko]
le 2n
.| 2w 1
Gl. 4-29 o.. =arcsinl —-| m- =
min |: ko ( gAP 3. P):|

Der Einfallswinkel des Probenstrahls auf das Gitter muss also zwischen i, Und Qmax
liegen:
Gl. 4-30 Olmin < Opp < Ol

12,3° < a,, < 13,6°

Der Arbeitspunkt wurde fur alle Messungen mit a,p=13,0° festgelegt. Aus Gl. 4-24
ergibt sich damit eine Periodenlange der Tragerwelle von:

GL. 4-31 leos (Ctap Gp ) = Lo (13,0°, 300 mm™ ) =35 um

Das entspricht einer Tragerfrequenz von 0,22 Pixel”. Mit dem gewihlten Arbeits-
punktwinkel kann schlieBlich auch z,., berechnet werden:
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- Probe = 0. Ordung

Referenz ~ ==-=-- +/- 1. Ordnung B ‘P2
» +/- 2. Ordnung )

IIIIIIIIMIII Richtige Kombination der Beugungsordnungen,
Bereich, in dem Zeilensensor platziert wird

Abbildung 4-25: Darstellungen des Verlaufs der verschiedenen Beugungsordnungen fiir Proben- und
Referenzlicht. Der schraffierte Bereich bezeichnet die Orte, an denen sich ausschlieBlich Probenlicht
der nullten Beugungsordnung mit Referenzlicht der ersten Beugungsordnung tiberlagert

sin o
Gl. 4-32 zZ = AP .d

max 2 Sensor

=900um

In Kapitel 3.3.1 wurde gezeigt, dass die Intensitatsverteilung auf dem Detektor
unabhangig von dem Abstand zwischen Gitter und Detektor ist. Es muss aber
sichergestellt werden, dass sich der Detektor in einem Bereich befindet, in dem sich
ausschlieBlich die 0. Ordnung des Probenstrahls mit der 1. Ordnung des Referenz-
strahls Uberlagert. Nur dann gilt Gl. 3-20. Abbildung 4-25 stellt diesen Zusammen-
hang graphisch dar. Um die Bereichsgrenzen zu bestimmen, wurden die Ablenkungs-
winkel mit der Gittergleichung bestimmt:

Gl. 4-33 o, =arcsin(m-g,, - A, —Sin o)

Fur eine breitbandige Lichtquelle muss zusatzlich beriicksichtigt werden, dass in der
gleichen Ordnung verschiedene Wellenlangen unterschiedlich stark gebeugt werden.
Dazu werden die Beugungswinkel fiir die Randwellenlangen der Quelle berechnet.
Aus Tabelle 4-2 folgt, dass die Dispersion in der gewahlten Auslegung nicht so groB
ist, dass sie sich storend auf die Messung auswirkt.
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Probe Referenz
Wellenlange [nm] Wellenlange [nm]
818 838 818 838
Ordnung m am [°] am [°]

0 00 0,0 13 13

1 14,2 14,6 1,2 1,5
-1 -14,2 -14,6 -28,1 -28,4
2 29,4 30,2 15,4 16,1
-2 -29,4 -30,2 -45,7 -46,7
3 47,4 49,0 30,7 32,0
-3 -47,4 -49 -74 -78,3

Tabelle 4-2: Beugungswinkel fiir die verschieden Beugungsordnungen des Proben- und Referenzlichts
jeweils fur beide Grenzwellenlangen des Spektrums.

4.7.4 Detektoroptik

Proben- und Referenzlicht werden zunachst mit einem Faserkollimator der Fa.
Schafter und Kirchhoff kollimiert. Bei einer gewahlten Brennweite von 60 mm ergibt
sich ein Strahldurchmesser von 13 mm, sodass die Intensitat uber den 8 mm breiten
Sensor zu den Randern auf 50% des Maximalwerts abfallt. Das entspricht dem in
Kapitel 3.4.6 ermittelten Optimum aus homogener Beleuchtung des Sensors und der
genutzten Gesamtlichtmenge.

Fur einen optimalen Interferenzkontrast wurde die Referenzintensitat mit Graufiltern
abgeschwacht. Um auch die Gesamtintensitat auf dem Sensor einstellen zu konnen,
wurde flr Messungen mit sehr groBen Probenreflektivitaten auBerdem auch die
Probenintensitat auf dieselbe Weise reduziert.

Um das einlaufende Strahlbuindel in der vertikalen Achse auf den Sensor zu
fokussieren, wurde vor dem Bildsensor eine Zylinderlinse mit einer Brennweite von
f=60 mm platziert. Die Signale wurden mit einer Multifunktionskarte NI6251 der Fa.
National Instruments digitalisiert und von dem in Kapitel 4.4 beschriebenen
Algorithmus aufbereitet und dargestellt. Fur den Bandpassfilter wurde eine
Mittenfrequenz von 0,16 Pixel”" und eine Giite von 1,5 Pixel' gewihlt. Die Messrate
lag bei allen Messungen bei 1,25 MHz.

Die Messungen zur Bestimmung der Systemeigenschaften wurden mit einer SLD mit
600 pW Ausgangsleistung an der Faser und einem Spiegel oder einer Glasplatte als
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Zylinderlinse L
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Abbildung 4-26: Die Detektoroptik in Aufsicht. Links die beiden Faserkollimatoren mit den davor
platzierten Strahlteilern. Im Strahlengang folgen dann Gitter, Zylinderlinse und der unter der Platine
montierte Bildsensor.

Probe durchgefuhrt. Fiur die Schnittbilder von biologischen Proben wurde eine SLD
mit einer Ausgangsleistung von 15 mW und das Handstiick aus Kap. 4.5.2 benutzt.

4.7.5 Erwartete Sensitivitat und SNR

In Kapitel 3.4.5 wurde die Messdynamik, die mit einer Einzelmessung erzielt werden
kann, und die Sensitivitat theoretisch abgeleitet. Fiir das PhaGoM System liegt der
optische Wirkungsgrad der Nachweisoptik p bei ca. 0,76. Die Modulationstransfer-
Funktion (MTF) des Sensors (Abbildung 4-10) dampft eine Raumfrequenz von 0,22
Pixel™ um einen Faktor von 0,76. Fiir die Bestimmung der Sensitivitit ist eine SLD mit
600 yW verwendet worden. In Kapitel 4.1.1 wurde abgeschatzt, dass von der
gesamten Quellleistung nur 6,3% als Probenlicht zum Detektor gelangen. Das
entspricht 37,8 uW. Fir die Berechnung ist auBerdem eine auf den A-Scan bezogene
Messfrequenz von 1,21 kHz (1,25 MHz / 1029 Pixel), eine Quanteneffizienz des
Bildsensors n von 0,39 (Abbildung 4-1), eine Halbwertsbreite der Koharenzfunktion
von 16,6 pm und eine Aussteuerung des LIS1024 Sensors von 2 Millionen Elektronen
angenommen worden:

Gl 4-34 szzolog£2-MTF-y WJ:%J
z

max ' Scan

Gl. 4-35 SNR =20-|og[ ,M-y-MTFJz?OA
“Z ax
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5 Charakterisierung und Test der Systeme

5.1 Messungen mit dem TraGoM-System

5.1.1 Charakterisierung des Systems

Zunachst sollen die Systemparameter des TraGoM-Systems, das durch eine Absorpti-
onsmaske die Tragerfrequenz reduziert, messtechnisch bestimmt und mit den in
Kapiteln 4.6.3 und 4.6.4 berechneten Werten verglichen werden. Dazu wurde die
bereits in Abbildung 4-12 dargestellte Messung eines Deckglases verwendet. Da die
Reflektivitaten der Vorder- und Riickseite des Deckglases in guter Naherung dieselben
sind wie die als Referenz verwendete Reflexion am Ende des Proben-
Lichtwellenleiters, waren keine weiteren MaBnahmen notig, um einen optimalen
Kontrast zu erhalten. Der Fokus der Probenarmoptik wurde so eingestellt, dass beide
Reflexionen zu gleich groBen Signalen fiuhrten.

300K | -
| Bandpass gefiltert
200k 4 —— Demoduliert
g o] ﬂ
100k
5 _ /]
_a‘_) 0 v /\’\/
] ]
©  -100k
o
3 4
S -200k 4
IS |
<
-300k
-400K 7 Perioden
-500Kk . r 464 r 485 : . )
440 460 480 500 520

Position auf Sensor [Pixel]

Abbildung 5-1: Interferenzsignal durch die Grenzflache eines Mikroskop-Deckglases nach Beseitigung der
systematischen Messfehler und Bandpassfilterung (blauer Graph). Der rote Graph zeigt das demodulierte
Signal.

5.1.1.1 Tragerfrequenz und Filtergiite

Abbildung 4-12 zeigt das unverarbeitete Rohsignal, wie es aus dem Sensor ausgelesen
wurde. Das erste Wellenpaket bei Pixel 290 entspricht der Vorderseite und das
zweite Wellenpaket bei Pixel 480 entspricht der Riickseite des Deckglases. Abbildung
5-1 zeigt fur den Bereich von Pixel 440 bis 520 das Interferenzsignal der zweiten
Grenzflache nach Beseitigung der systematischen Messfehler des Bildsensors und
Bandpassfilterung vor (blauer Graph) und nach Demodulation (roter Graph). Aus der
Messung wurde die Tragerfrequenz des Signals zu 7 Perioden / 21 Pixel = 0,33 Pixel
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ermittelt. Das entspricht mit guter Naherung der wahrend der Auslegung berechne-
ten Frequenz von 0,34 Pixel™ (Kapitel 4.6.3).

30000 -
m
=2
o 20000 -
©
2
=
€
<

10000

o
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0,0 0,1 0,2 0,3 0,4 0,5

Frequenz [1/Pixel]

Abbildung 5-2: Leistungsspektrum des von systematischen Messfehlern befreiten Interferenzsignals. Die
Leistungsanteile um 0,33 Pixel" entsprechen den Frequenzen der Wellenpakete.
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Abbildung 5-3: A-Scan in logarithmischer Darstellung zur Bestimmung des Messbereichs und der
Messdynamik.

Abbildung 5-2 zeigt die Fouriertransformation des von den systematischen Messfeh-

lern befreiten Rohsignals (Abbildung 4-13). Die Leistungsanteile um 0,33 Pixel”
entsprechen den Frequenzen in den Wellenpaketen. Anhand des Graphen wurden die
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Eckfrequenzen des Bandpassfilters zu 0,2 Pixel” und 0,4 Pixel' gewihlt. Das
entspricht einer Filtergtite von 1,5.

5.1.1.2 Messtiefe und Auflosung

Abbildung 5-3 zeigt den A-Scan in logarithmischer Darstellung. Auf diesem ist ein
drittes Signal bei Pixel 670 zu erkennen Es kommt durch einen Mehrfachreflex
zustande; die Strahlung wurde also zusatzlich je einmal an der Vorder- und Rickseite
des Deckglases reflektiert. Anhand dieser Messung wurde die Messtiefe des Systems
bestimmt. Der Abstand der ersten beiden Signhale entspricht der in dem Deckglas
zuruckgelegten Strecke. Das Deckglas hat eine geometrische Dicke von 150 um. Bei
einem Brechungsindex von 1,5 entspricht das einem optischen Weg von 225 pm. Der
Abstand der Deckglassignale voneinander wurde mit 188 Pixeln ermittelt. Daraus
ergibt sich eine Messtiefe des Systems von 1,23 mm. Die Detektoroptik war fur eine
Messtiefe von 1,1 mm ausgelegt worden. Der Grund fir die Abweichung lieB sich
nicht klaren. Weil die Transmissionsmasken nur eine Breite von 8 mm hatten, kam es
an den Randern zu einer Abschattung der schrag einlaufenden Proben- und Referenz-
strahlen. Deshalb konnten nur die zentralen Pixel des Sensors verwendet werden.
Daher liegt die Messtiefe in den dargestellten Schnittbildern effektiv bei 940 pym.

Das axiale Auflosungsvermogen von OCT Systemen ist als Halbwertsbreite der
Koharenzfunktion definiert. In Abbildung 5-4 ist das Signal der zweiten Grenzflache
des Deckglases vergroBert dargestellt. Ein Abfall auf 50% des Maximalwerts entspricht
11 Pixeln auf dem Sensor. Bei einem Skalierungsfaktor von 1,2 ym pro Pixel
(1,23 mm/1024) entspricht das einer Halbwertsbreite von ca. 13 pym.

5.1.1.3 Kontrast, SNR und Sensitivitat

In Abbildung 5-5 ist der Kontrast aufgetragen, der bei dieser Messung erzielt wurde.
Dazu sind die Rohdaten tiefpassgefiltert worden. AnschlieBend wurde das Verhaltnis
von Modulationsamplitude und Mittelwert der Intensitaten gebildet. Fiir den hinteren
Reflex liegt der Kontrast bei 0,077. Der gemessene Kontrast ist damit um den Faktor
0,42 bzw. 7,5 dB kleiner als der in Kapitel 4.6.4 berechnete Kontrast von 0,18.
Allerdings ist in der Betrachtung in Kapitel 4.6.4 der Kontrastverlust durch die
besondere Intensitatsverteilung hinter der Maske (Kapitel 4.6.5) noch unberiicksich-
tigt geblieben. Vermutlich sind diese der wesentliche Grund fur die Abweichungen.

Zur Bestimmung der Messdynamik wurde der in Abbildung 5-3 dargestellte logarith-
misch aufgetragene A-Scan verwendet. Wenn fir den Glas-Luft-Ubergang eine
Reflektivitat von 0,04 angenommen wird, sollte das dreifach reflektierte Signal um
den Faktor 0,0016 oder 28 dB kleiner als die Signale von Vorder- und Ruckseite des
Deckglases sein. Die Signalgrofen wurden zu 106 dB und 109 dB fur Vorder- und
Rickseite sowie 80 dB fiir den Mehrfachreflex bestimmt. Die Abweichungen in der
GroBe der Signale von 3 dB sind auf die Probenarmoptik zuriickzufuihren. Der Fokus
lag in der Nahe der Hinterseite des Deckglases. Vor und hinter dem Fokus wurde das
Signal zusatzlich durch die konfokale Tiefendiskriminierung abgeschwacht.
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Zur Bestimmung des Dynamikumfangs wurde die Standardabweichung des Rauschens
in den Pixeln [100; 200] zu 63 dB bestimmt. Die Signale liegen damit ca. 46 dB Uber
dem Rauschniveau. In Kapitel 4.6.4 wurde eine zu erwartende Messdynamik mit dem
Bildsensor von 56,2 dB berechnet. Die Abweichung von 11 dB zu dem erwarteten
Wert kann zum Teil mit dem um den Faktor 7,5 dB reduzierten Interferenzkontrast
des Systems erklart werden. Die verbleibende Differenz ist darauf zuriickzufiihren,
dass der Rauschuntergrund am Rand des Bildsensors bestimmt wurde, wo das
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Abbildung 5-4: Der Graph zeigt das zur Bestimmung der Halbwertsbreite verwendete demodulierte
Signal des Ruckseitenreflexes.
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Abbildung 5-5: Interferenzkontrast, der bei der Messung an einen Objekttrager erzielt wurde. Zur
Berechnung wurde das Verhaltnis von Modulationsamplitude und Mittelwert der Intensitaten gebildet.
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Rauschen (Kapitel 4.4.1) durch die geringere Ausleuchtung ansteigt.

Die Sensitivitat des Systems kann ebenfalls aus der Messung bestimmt werden. Wenn
der Glas-Luft-Ubergang im Probenarm durch einen Spiegel mit einer Reflektivitat von
100 % ersetzt wirde, ware das mit dem Detektor gemessene Signal um den Faktor 14
dB groBer als das Interferenzsignal der Deckglasreflexe. Die gemessene Sensitivitat
des Systems liegt damit bei ca. 60 dB. In Kapitel 4.6.4 wurde eine zu erwartende
Sensitivitat von 83,8 dB berechnet. Die Differenz von 23,8 dB lasst sich nur teilweise
durch den im Aufbau um 7,5 dB reduzierten Interferenzkontrast und das zu den
Randern des Bildsensors ansteigende Rauschen erklaren. Die Berechnung der
Sensitivitat setzt Annahmen uber die Leistung auf der Probe und die Transmission des
Detektionsarmes voraus. Diese wurden nicht quantifiziert, da sie mit dem Detekti-
onsprinzip des TraGoM nicht unmittelbar verknupft sind. Verluste im Strahlteiler,
schlechte Einkopplung des Probenlichtes in die Monomodefaser oder auch Verluste an
der Phasenmaske konnten fur den beobachteten Sensitivitatsverlust verantwortlich
sein.

5.1.2 Exemplarische Messungen

In Abbildung 5-6 sind exemplarische Messungen technischer und biologischer
Strukturen dargestellt. Eine mogliche Anwendung dieses Systems liegt in der
Vermessung der Hornhautdicke. Als Modellstruktur wurde eine Kontaktlinse
vermessen (Abbildung 5-6-A). Vorder- und Riickseite sind deutlich zu erkennen. Der
laterale Messbereich betragt 2 mm. Die Intensitaten der Oberflachen fallen zu den
Seiten hin stark ab, da das reflektierte Licht hier nicht mehr vollstandig in die
Apertur der Nachweisoptik gelangen kann. Die Messungen wurden mit einer
numerischen Apertur von 0,052 durchgefuhrt. Bei einer VergroBerung der NA waren
die Signale aus den Bereichen, in denen die Oberflache starker gegen die optische
Achse gekippt ist, besser nachweisbar.

In Abbildung 5-6-B ist das Schnittbild einer Schweinecornea dargestellt. Die Riickseite
liegt auBerhalb des Tiefenmessbereichs der Messung. Die messtechnische Erfassung
der Riickseite erwies sich als schwierig, weil die Reflektivitat an dem Cornea-
Kammerwasser-Ubergang sehr viel kleiner ist als an der Cornea-Luft Grenzflache.
Deshalb konnte die Riickseite der Cornea nur im Apex dargestellt werden. Zur
Darstellung der gesamten Ruckseite der Cornea ist die Sensitivitat nicht ausreichend.

Abbildung 5-6-C zeigt als Beispiel flir technische Proben einen M3-Gewindestift. Die
Gewindegange konnen gut dargestellt werden. Die horizontalen Strukturen innerhalb
des Gewindestifts sind Artefakte, die entstehen, weil die Gewindeflanken ahnlich wie
ein Retroprisma wirken und auf diese Weise auch Licht in die Applikatoroptik
zuruckgelangt, das an beiden Gewindeflanken reflektiert worden ist.

In Abbildung 5-6-D ist eine Messung von Kopierpapier dargestellt. Das Streusignal ist
lediglich in den ersten 100 um erkennbar. Das ist auf die relativ geringe Sensitivitat
des Systems zurlickzufiihren. OCT-Gerate mit hoherer Sensitivitat konnen die Signale
von Papier bis zu einer Tiefe von 1 mm nachweisen.
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Auch in der Aufnahme in Abbildung 5-6-E, die von dem Daumen eines Probanden
gemacht wurde, kann lediglich die Oberflachentopographie des Fingerabdrucks
dargestellt werden.

In Abbildung 5-6-F ist noch einmal eine Messung von Papier mit jeweils 100 gemittel-
ten A-Scans dargestellt. Deutlich zu erkennen ist, dass durch den vergroBerten
Signal-zu-Rauschabstand eine wesentlich groBere Eindringtiefe erreicht wird.

1 D M i g

E F
Abbildung 5-6: Exemplarische Messungen. A: Kontaktlinse (Bildfeld 940pm x 3mm), B: Vorderseite
einer Schweinecornea in vitro (Bildfeld 940um x 1mm), C: Gewindestift M3 (Bildfeld 940pm x
2mm), D: Kopierpapier (Bildfeld 940pum x 2mm), E: Hautoberflache am Daumen (Bildfeld 940pum x
2mm), F: Kopierpapier mit je 100 gemittelten A-Scans (940pm x 2mm).
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5.2 Messungen mit dem PhaGoM System

5.2.1 Charakterisierung des Systems

Wegen der fehlenden Transmissions- und Mischverluste durch den Einsatz des
Phasengitters sowie der effizienteren Auslegung des Interferometers wird trotz einer
funf Mal groBeren Messrate eine um 7 dB hohere Sensitivitat als mit dem TraGoM
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Abbildung 5-7: Messungen eines Spiegels zur Bestimmung der Spezifikationen des Systems. Fiir den
blauen Graph ist das Signal von den systematischen Messfehlern befreit und Bandpassgefiltert worden.
Der rote Graph zeigt das demodulierte Signal.

erwartet. Damit sollten Messungen an biologischen Proben moglich sein. Um einen
einfachen Vergleich der Leistungsfahigkeit der beiden Systeme zu ermoglichen, folgt
die Charakterisierung des PhaGoM Systems der im vorigen Kapitel fur das TraGoM
verwendeten Methodik.

Bei dem PhaGoM System wird die Quellleistung mit einem Faserkoppler geteilt und
eine Halfte wird als Referenzintensitat direkt auf den Detektor gelenkt. Als Probe
wurde fir alle Messungen (bis auf die zur Bestimmung der Messtiefe) ein Spiegel im
Probenarm des Interferometers verwendet. Die aus dem Probenarm in den Detektor
gelangende Intensitat entspricht daher einem Viertel der Quellleistung.

Um einen optimalen Kontrast zu erreichen, wurde die Referenzintensitat mit
Graufiltern an die Probenintensitat angepasst. Die optischen Dichten wurden
empirisch so gewahlt, dass ein maximaler Interferenzkontrast erreicht wurde. Fur
den Referenzarm wurde ein Filter mit OD = 1,47 gewahlt, flir den Probenarm
OD =1,11. Alle Messungen wurden mit einer SLD mit 600 yW Ausgangsleistung
durchgefihrt.
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5.2.1.1 Tragerfrequenz und Filtergiite

Abbildung 5-7 zeigt das Interferenzsignal einer Spiegeloberflache nach Beseitigung
der systematischen Messfehler des Bildsensors und nach Bandpassfilterung (blauer
Graph), sowie dasselbe Signal nach Demodulation (roter Graph). Aus diesen Daten
wurde die Tragerfrequenz des Signals zu 6 Perioden / 39 Pixel = 0,154 Pixel’
ermittelt. In Kapitel 4.7.3 ist das System fiir eine Tragerfrequenz von 0,22 Pixel
ausgelegt worden. Die Differenz ist durch eine Abweichung des Winkels a zu
erklaren. o konnte in dem experimentellen Aufbau nur relativ grob durch das
Verschieben der Faserkollimatoren eingestellt werden. Nach Gl. 4-24 ergibt sich ein
tatsachlicher Winkel a von 13,6°. Die Abweichung zum berechneten Winkel betragt
also nur 0,6°.

Abbildung 5-8 zeigt die Fouriertransformation des von systematischen Messfehlern
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Abbildung 5-8: Leistungsspektrum des von systematischen Messfehlern befreiten Rohsignals. Die
Leistungsanteile um 0,15 Pixel" entsprechen den Frequenzen der Wellenpakete.

befreiten Interferenzsignals, welches Leistungsanteile gauBformig um 0,15 Pixel’
besitzt. Die Eckfrequenzen des Bandpassfilters wurden zu 0,11 Pixel™ und 0,21 Pixel
gewahlt. Das entspricht einer Filterglite von 1,5.

5.2.1.2 Messtiefe und Auflosung

Abbildung 5-9 zeigt den A-Scan eines Deckglases in logarithmischer Darstellung.
Aufgrund der Einbaurichtung des Bildsensors ist die Vorderseite des Deckglases bei
Pixel 600 zu sehen, die Ruckseite bei 345. Auch hier ist analog zu der Messung in
Kapitel 5.2.1.2 ein drittes Signal bei Pixel 92 zu erkennen, das durch eine Mehrfach-
reflexion an den vorderen und hinteren Grenzflachen zustande kommt. Mit dieser
Messung wurde die Messtiefe des Systems bestimmt. Der Abstand der ersten beiden
Signale entspricht wieder dem im Deckglas zuriickgelegten optischen Weg von
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225 ym. Der Abstand der Deckglassignale voneinander wurde mit 256 Pixeln
ermittelt. Daraus ergibt sich eine Messtiefe des Systems von 900 um. Das entspricht
exakt der in Kapitel 4.7.4 berechneten Messtiefe des Systems.

Das axiale Auflosungsvermogen wurde aus der Halbwertsbreite des demodulierten
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Abbildung 5-9: Messungen eines Mikroskopie Deckglas in logarithmischer Auftragung zur Bestimmung des
Messbereichs des Systems. Die Vorderseite des Deckglases liegt bei Pixel 600, die Riickseite erscheint bei

345.
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Abbildung 5-10: Der Graph zeigt das demodulierte Signal eines Spiegels. Es wurde zur Bestimmung der
Halbwertsbreite verwendet. Der Bereich um das Maximum ist vergroBert dargestellt.
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Signals eines Spiegelreflexes (Abbildung 5-10) zu 19 Pixeln bestimmt. Bei einem
Skalierungsfaktor von 0,878 um pro Pixel (900 um/1024) entspricht das einer
Tiefenauflosung von ca. 16,6 pm. Die axiale Auflosung ist damit nur 1,2 pm groBer als
die fur die verwendete Lichtquelle erwartete von 15,4 um. Der Fehler von 8 % ist
vermutlich auf eine Verbreiterung der Koharenzfunktion durch eine unvollstandig
kompensierte chromatische Dispersion und Polarisationsmodendispersion zurlickzu-
fuhren.

5.2.1.3 Kontrast, SNR und Sensitivitat

Abbildung 5-11 zeigt den maximal erreichten Kontrast der Interferenz. Der als
Quotient aus der Modulationsamplitude und der mittleren Intensitat berechnete
Kontrast erreichte 0,72. Das liegt nur 3 dB unter dem erwarteten maximalen Kontrast
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Abbildung 5-11: Maximal moglicher Interferenzkontrast bei der Messung eines Spiegels mit abgeglichener
Proben- und Referenzintensitat.

von 100 %. Die Abweichungen sind vermutlich ebenfalls auf einen nicht vollstandig
kompensierten Unterschied zwischen den Chromatischen- oder Polarisationsmoden-
dispersionen in den beiden Armen des Interferometers zurlickzufiihren. Beide
Einflisse verbreitern nicht nur die Koharenzfunktion, sondern vermindern auch den
Kontrast (Lankenau 2003). Da der Referenzstrahl unter einem Winkel auf das Gitter
trifft, erscheint sein gauBformiges Beleuchtungsprofil gegeniiber dem senkrecht
auftreffenden Probenstrahls verbreitert. Daher lasst sich nicht Uber den ganzen
Sensor ein gleiches Verhaltnis von Proben-und Referenzintensitat realisieren. Das
fuhrt zu einer weiteren Reduzierung des Kontrasts.

Die Messdynamik und Sensitivitat wurden aus den in Abbildung 5-12 dargestellten
Messungen eines Glas-Luft-Ubergangs bestimmt. Auch dafiir wurde eine SLD mit
600 uW Ausgangsleistung verwendet. Die Amplitude des Signals wurde zu 116 dB
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bestimmt. Aufgrund des gauBformigen Beleuchtungsprofils von Proben- und
Referenzstrahlung sinken Signal und SNR zum Rand des Sensors ab. Durch die in
Kapitel 3.4.6 beschriebene Normierung erscheint die Amplitude eines gegebenen
Signals allerdings Uber den gesamten Messbereich hinweg gleich groB, wahrend das
Rauschen von 50 dB in der Mitte zu 61 dB an den Randern ansteigt. Fur das Zentrum
des Bildsensors ergibt sich deshalb eine maximale Messdynamik von 66 dB. In Kapitel
0 wurde eine erwartete Messdynamik flur das System von 70,4 dB berechnet. Die
Abweichung zu der Messung betragt daher lediglich 3,6 dB. Das entspricht mit guter
Naherung dem reduzierten Interferenzkontrast.
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Abbildung 5-12: Zur Bestimmung der Messdynamik wurde der A-Scan eines Glas-Luft-Ubergangs in
logarithmischer Darstellung verwendet.

Die Sensitivitat des Systems, die mit einem Spiegel im Probenarm erreicht werden
kann, liegt 14 dB oberhalb des mit dem Glas-Luft-Ubergang gemessenen SNR bei ca.
80 dB. Nur 3 dB der Differenz zu der in Kap. 4.7.5 berechneten Sensitivitat von
91,4 dB lassen sich durch den reduzierten Interferenzkontrast erklaren. Die restliche
Differenz wird wohl wie beim TraGoM durch Transmissionsverluste bei der Bestrah-
lung der Probe und der Detektion der Probenstrahlung verursacht.

5.2.2 Exemplarische Messungen

Fur alle folgenden Bilder, die exemplarisch die Leistungsfahigkeit von PhaGoM
demonstrieren, wurde der in Kapitel 4.5.1 beschriebene Handapplikator genutzt. Da
die integrale Reflektivitat von biologischen Proben lediglich in der GroBenordnung
von 1% liegt, konnte fur diese Messungen eine SLD mit einer Ausgangsleistung von 15
mW an der Faser verwendet werden. Dadurch erhoht sich die erwartete Sensitivitat
des Systems auf 95 dB.
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In Abbildung 5-13-A kann man sehr gut die sich abwechselnden Schichten aus
Folienmaterial und Kleber erkennen. Kleine Einlagerungen, die hier als weiBBe Punkte
erscheinen, fuhren in den darunter liegenden Schichten zu dunklen Abschattungen.

Abbildung 5-13-B zeigt die Messung eines Apfels. Das grobkornige Fruchtfleisch des
Apfels kann gut von der homogenen Schale unterschieden werden. Die Zellen sind in
dieser Probe groB genug, um sie einzeln darstellen zu konnen. Der graue Schleier
uber dem Bild, der zu dem unteren und oberen Bildrand an Intensitat zunimmt, ist

Abbildung 5-13: Exemplarische Messungen mit dem PhaGoM System. Links: Tesafilmrolle, Rechts: Apfel.
Das Bildfeld fiir beide Messungen hat eine GroBe von 2 mm x 0,9 mm.

auf die in Kapitel 3.4.6 beschriebene Abnahme der Sensitivitat zu den Randern des
Bildsensors zurlickzufiihren.

In den Abbildung 5-14 bis Abbildung 5-17 sind in vivo Messungen, die mit Probanden
durchgefiihrt wurden, dargestellt. Die Messung in Abbildung 5-14 zeigt die Haut an
der Daumeninnenseite, die Messung in Abbildung 5-15 Haut der Handinnenflache. In
beiden Messungen kann gut zwischen Hornschicht und Epidermis unterscheiden
werden. Die Hornschicht der Handinnenflache ist nur etwa halb so dick wie die des
Daumens. Die huigelige Oberflache des Daumens stellt einen Schnitt durch die
Papillarleisten dar, die den charakteristischen Fingerabdruck hervorrufen. In beiden
Messungen sind auBerdem spiralformige SchweiBdriusenausfuhrungsgange zu
erkennen.

Die Abbildung 5-16 zeigt den Ubergang des Fingernagels zum Finger. Der Fingernagel
entspricht der glatten Struktur auf der linken Bildseite, die dann Uber den Nagelfalz
in das bereits bekannte Hautgewebe Ubergeht.

Abbildung 5-17 zeigt die Messung von Hautgewebe am Unterarm. Hier ist die
Hornschicht lediglich ca. 10 pm dick, sodass sie von dem OCT System nicht mehr
dargestellt werden kann. Die dunklen Bereiche in der Tiefe des Gewebes sind
Blutgefale. Sie sind bis zu einer Messtiefe von ca. 0,5 mm sichtbar.
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Abbildung 5-14: In vivo Messungen an Daumeninnenflache (Bildfeld 4 mm x 0,9 mm)

Abbildung 5-15: In vivo Messungen an Handflache (Bildfeld 4 mm x 0,9 mm)

Abbildung 5-16: Messungen am Ubergang vom Fingernagel zum Finger (Bildfeld 4 mm x 0,9 mm)

Abbildung 5-17: Messung der Haut an der Innenseite des Unterarms (Bildfeld 4 mm x 0,9 mm)
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6 Diskussion

In diesem Kapitel werden die in dieser Arbeit neu eingefuhrten OCT Verfahren den
etablierten Ansatzen zur OCT gegenibergestellt. Aus diesem Vergleich sollen
Einsatzgebiete und Anwendungen abgeleitet werden, fir die einzelne Verfahren
besonders geeignet sind.

TraGoM und PhaGoM ist gemein, dass sie, wie die TD-OCT, einen Laufzeitnachweis in
der Zeitdomane durchfuhren. Das Spektralradar und das Swept-Source-OCT dagegen
bestimmen die Laufzeitverteilung des Probenlichts in der Spektraldomane.

So sind die mit LOCT Systemen gewonnenen Messergebnisse zwar fundamental
dieselben wie bei der TD-OCT, aufgrund der unterschiedlichen Nachweisverfahren
haben diese aber doch auch unterschiedliche Eigenschaften.

Statt die Laufzeitverteilung des Lichts wie bei TD-OCT oder SS-OCT als zeitabhangige
GroBe zu messen, wird genau wie beim Spektralradar die Laufzeitverteilung in eine
raumliche Intensitatsverteilung abgebildet, die dann mit einem Zeilensensor erfasst
wird. Hierdurch ergeben sich Gemeinsamkeiten von TraGoM- und PhaGoM-OCT mit
dem Spektralradar.

Wenn zum Systemvergleich ein spezifisches System betrachtet werden muss, wird
von einer Messtiefe von 2 mm und einer Koharenzlange der Lichtquelle von 8 pm bei
einer Mittenwellenlange von 830 nm ausgegangen. Auf die SS-OCT Systeme soll in
diesem Vergleich nicht weiter eingegangen werden, weil sich diese sowohl in Hinsicht
auf das Nachweisverfahren als auch auf das Messprinzip von den LOCT Systemen
unterscheiden.

6.1 Messung der Autokorrelierten - Interferometerdesign

In der Spektraldomane arbeitende OCT Systeme messen auch die Autokorrelierte der
Laufzeitverteilungen im Interferometer. In der Zeitdomane arbeitende Systeme
dagegen messen nur die Kreuzkorrelierte aus den Laufzeitverteilungen von Proben-
und Referenzlicht. Abhangig von der zu untersuchenden Probe konnen diese
Eigenschaften sowohl ein Nachteil als auch ein Vorteil sein.

Fur stark streuende Proben wie der Haut konnen beide Gruppen von Systemen
verwendet werden. Der storende Einfluss der Autokorrelierten des Probenlichts kann
bei den Systemen der Spektraldomane durch einen hinreichend groen Abstand der
Referenzebene zur Probenoberflache und entsprechend gewahlter Referenzintensitat
soweit reduziert werden, dass die Artefakte die Messung nicht storen.

Bei Proben mit Grenzflachen hoher Reflektivitat konnen die Artefakte durch
Autokorrelierte eine Interpretation der Messungen allerdings erheblich behindern.
Dieses Problem taucht u.a. bei der Untersuchung des Augenvorderabschnitts auf. Um
es zu umgehen wurden Verfahren vorgeschlagen, bei denen z.B. zwei Messungen mit
jeweils um A/2 verschobener Laufzeitdifferenz zwischen Proben- und Referenzarm
durchgefihrt werden. Dann bleiben die Modulationen in dem gemessenen Spektrum,
die aus den Autokorrelierten stammen, unverandert, wohingegen sich die Phase der
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Modulationen, die aus den Kreuzkorrelierten stammen, gerade um = verschieben.
Wenn man dann vor der Fouriertransformation die Differenz beider Signale berech-
net, werden die Autokorrelierten kompensiert (Woijtkowski, Kowalczyk et al. 2002)
(Gotzinger, Pircher et al. 2005). Da diese Verfahren die einzelnen phasenverschobe-
nen Messungen zeitlich nacheinander aufnehmen, sind sie empfindlich gegen
Probenbewegungen. Die dadurch entstehenden Artefakte haben bisher eine
Verwendung in klinischen OCT Systemen behindert.

Flr manche Anwendungen kann es allerdings auch vorteilhaft sein, ohne Referenzarm
zu arbeiten. Die Referenzflache kann dann z.B. ein Schichtubergang in der Probe
selbst sein. Dieser Ansatz kann besonders vorteilhaft zur Bestimmung von Schichtdi-
cken verwendet werden.

6.2 Common-Path Design

OCT Verfahren mit parallelem Nachweis sind, wie dies bereits weiter oben beschrie-
ben wurde, besonders empfindlich gegeniiber Anderungen der Probenposition
wahrend der Belichtungszeit. Fir diese ist die gemeinsame Fuhrung von Proben- und
Referenzlicht in einer Faser daher besonders vorteilhaft (Common-Path-Design). Dazu
muss der Referenzarm des Interferometers in den Applikator integriert werden, um
so invariant gegen die Lange der Zuleitungsfaser zu werden. Das beseitigt auch die
Notwendigkeit zur Konfektionierung der Lichtwellenleiter, da die GroBe des
Laufzeitunterschiedes zwischen Proben- und Referenzlicht jetzt durch die Geometrie
des Applikators bestimmt wird. Durch die gemeinsame Fiihrung von Proben- und
Referenzlicht werden auBerdem alle storenden Einflusse durch Gruppengeschwindig-
keits- und Polarisationsmodendispersion beseitigt.

Verlustfrei lasst sich dieser Ansatz allerdings nur fur ein FD-OCT realisieren. Hier
werden Proben- und Referenzlicht ohnehin gemeinsam aus einer Faser in das
Spektrometer eingekoppelt. Da das FD-OCT ohnehin die Autokorrelierte aus allen
Laufzeiten des Lichts misst, ist die konzeptionelle Trennung in Referenz- und
Probenwelle sowieso etwas kunstlich.

Fur LOCT Systeme gilt das nicht. Hier mussen Proben- und Referenzlicht als separate
Strahlen zum Detektor gefuhrt werden. Dazu mussen die zunachst gemeinsam
gefuhrten Anteile von Proben- und Referenzlicht wieder aufgeteilt werden, sodass in
beiden Anteilen sowohl Proben- als auch Referenzlicht enthalten ist. Auf dem Sensor
kann aber nur das Probenlicht aus dem einen Arm mit dem Referenzlicht aus dem
anderen Arm der Nachweisoptik interferieren. Das andere Paar verringert den
Modulationskontrast auf 50%, was bei einem 50% Strahlteiler zu einer Reduzierung
des Signal-zu-Rauschverhaltnisses um 6 dB flihrt (Kapitel 4.6.4).

Bei TD-OCT Systemen ist es technisch aufwandiger, die Referenzebene in den
Applikator zu verlegen, da hier die Referenzebene bewegt werden muss und von
daher relativ voluminose Vorrichtungen erforderlich sind. Zur Messung der Laufzeit-
verteilungen mit Referenzspiegel in der Nahe der Probe oder Nutzung einer
reflektierenden Flache der Probe als Referenz ist daher das sog. ,Dual Beam OCT’
vorgeschlagen worden (Fercher, Hitzenberger et al. 1991). Bei diesen Systemen
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werden zunachst in einem ersten Michelson-Interferometer zwei unterschiedliche
Weglangen erzeugt, von denen die eine mittels eines Phasenmodulators kontinuier-
lich variiert wird. Das jetzt aus zwei Laufzeiten zusammengesetzte Licht wird dann
auf eine Probe gelenkt, die uber eine stark reflektierende Grenzflache verfiigt. Aus
der von der Probe zurlickgestreuten Intensitatsverteilung kann dann die Autokorre-
lierte der Laufzeitverteilung bestimmt werden. Bei diesen Aufbauten legen Proben-
und Referenzlicht allerdings in dem ersten Interferometer unterschiedliche Wege
zurck. Bei einer faseroptischen Ausfuihrung des Interferometers fuhrt das dazu, dass
die PMD und GGD nicht kompensiert werden konnen. AuBerdem tritt auch hier das
bereits oben beschriebene Problem des Sensitivitatsverlusts von 6 dB auf.

6.3 Messbereich

Der Messbereich von LOCT Systemen skaliert mit der Anzahl der Pixel auf dem
Bildsensor. Er liegt flir ein einfaches LOCT System mit einem 1024 Pixel-Sensor bei
lediglich 150 pm. Erst mit sehr groBen Sensoren mit z.B. 10.000 Pixeln konnte eine
Messtiefe in der GroBenordnung von 1,5 mm erreicht werden. Solche Sensoren sind
zwar kommerziell erhaltlich, ihre Verwendung hatte allerdings einige systematische
Nachteile. GroBe Sensoren erfordern groBe Strahldurchmesser und lange optische
Wege. Fir einen 10.000 Elemente-Sensor mit einer Pixelbreite von 8 ym ware bei
einer numerischen Apertur des Strahls von NA =0,1 ein Abstand von 400 mm
zwischen Faserende und Bildsensor erforderlich. Damit erhoht sich die Empfindlich-
keit fur thermische oder mechanische Winkelfehler.

Wie gezeigt wurde, konnen durch Mischen der Intensitatsmodulationen zu niedrigeren
Frequenzen mit TraGoM- und PhaGoM-Systemen und Ublichen Sensoren Messtiefen im
Millimeterbereich erzielt werden. Die relativ kleinen Bildsensoren erleichtern den
Aufbau der Optik erheblich. Die fundamentale Grenze fiir den Messbereich bildet
dabei das Abtasttheorem, das den moglichen Messbereich auf Npiye(l./4) begrenzt.

Der Messbereich von Spektralradar-Systemen ist ebenfalls durch das Abtasttheorem
auf Npiel(lc/4) begrenzt. Neben dem Sensor muss zur VergroBerung des Messbereichs
hier auch immer das spektrale Auflosungsvermogen des Monochromators verbessert
werden. Dies kann fur sehr groRe Messbereiche technisch sehr aufwandig werden.

6.4 Sensitivitat, Messdynamik, THD

Fur Quantenrauschen begrenzte OCT Systeme der Zeitdomane skaliert das Signal-zu-
Rauschverhaltnis proportional mit der Lichtleistung auf der Probe, dem Verhaltnis
aus Koharenzlange der Quelle und Messtiefe, sowie der Messzeit flir einen A-Scan.

Das Signal-zu-Rauschverhaltnis von LOCT Systemen ist aufgrund der Tatsache, dass
die Intensitatsmodulationen mit einem Bildsensor erfasst werden, fundamental
niedriger als bei einem idealen TD-OCT-System (Hagen-Eggert, Koch et al. 2012). Der
Amplitudenverslust fur einen Bildsensor mit ideal rechteckigem Verlauf der
Pixelempfindlichkeit folgt einem SinC-Zusammenhang und erreicht bei der
Nyquistfrequenz 3,9 dB. Fiur reale Kameras liegt der Verlust wegen der nicht
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rechteckigen raumlichen Verteilung der Pixelempfindlichkeiten sogar noch ca. 2 dB
hoher.

Bei den in dieser Arbeit vorgestellten Systemen haben Proben- und Referenzstrahl ein
gaufformiges Intensitatsprofil. Daher muss ein Kompromiss gefunden werden
zwischen einer moglichst gleichmaBigen Intensitat uber den Sensor hinweg und einer
moglichst vollstandigen Nutzung allen Probenlichts. Wegen der reduzierten Intensitat
zu den Randern des Bildsensors bzw. Messbereichs hin ist das SNR auBerdem uber den
Messbereich hinweg nicht konstant. Ein Ausweg ware hier die Umwandlung des GauB-
Profils in ein Tophead-Profil. Zur Zeit der Experimente standen fir diesen Zweck
allerdings nur diffraktive Elemente zur Verflgung, die wegen der Erzeugung
zusatzlicher Laufzeiten nicht verwendet werden konnten.

Die bei TraGoM Systemen verwendeten Masken haben den Nachteil, dass zunachst die
Halfte des Lichts von der Maske absorbiert wird. Das fiihrt zu einem Dynamikverlust
von 3 dB. AuBerdem tragt nur die Differenzfrequenz zur Signalentstehung bei. Der
Anteil des Signals, der in die Summenfrequenz gemischt wird, kann von dem Sensor
nicht erfasst werden und erscheint deshalb nur als Untergrund in den Messungen. Das
reduziert die Messdynamik um weitere 6 dB.

Bei den PhaGoM Systemen gibt es diese fundamentalen Beschrankungen nicht, da das
Probenlicht direkt und damit verlustfrei auf den Sensor gelenkt werden kann.

Die Sensitivitat von OCT Systemen der Spektraldomane ist um das Verhaltnis von
Messtiefe zu Auflosung des OCT Systems groBer als die von Systemen der Ortsdoma-
ne. Beim Spektralradar sinken die gemessenen Signalamplituden zu groBeren
Messtiefen. Dabei konnen verschiedene Beitrage unterschieden werden (Hagen-
Eggert, Koch et al. 2012). Durch die MTF des Bildsensors kommt es zu einer Abnahme
des Kontrastes um mindestens 3,9 dB. Fir reale Kameras liegt der Verlust meist noch
mindestens 2 dB hoher. Zu dem Kontrastverlust tragt auBerdem das begrenzte
optische Auflosungsvermogen des Spektrometers bei. Dies stellt zunachst keine
fundamentalen Begrenzungen dar. Allerdings sind der Apertur der Abbildungsoptik
praktische Grenzen gesetzt. Selbst bei einem relativ aufwandigen optischen Design
liegt der Kontrastverlust noch bei ca. 2 dB. Die Einflusse durch den Sensor und die
Abbildung addieren sich so auf ca. 8 dB (Hagen-Eggert, Koch et al. 2012). Dies stellt
einen wesentlichen Nachteil der Spektralradar-Technologie dar.

In der Messtechnik wird haufig neben dem Signal zu Rauschverhaltnis (SNR) auch das
S/(N+D) angegeben, dass zusatzlich die Verzerrungen (Distortion D) des Systems
berlicksichtigt. Verzerrungen beeinflussen die Bildgebung mit TD-OCT und den
Varianten der linearen OCT Systemen kaum, da hier die harmonischen Oberwellen
weit jenseits der Bandbreiten des Systems liegen. Bei dem Spektralradar hingegen
fuhren Nichtlinearitaten der Sensorkennlinie zu harmonischen Oberwellen, die nach
der Transformation in den Ortsraum als zusatzliche Signale bei Vielfachen der
Originaltiefe erscheinen.
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6.5 Reproduzierbarkeit

Unregelmafigkeiten in den Bewegungen der Phasenmodulatoren in TD-OCT Systemen
fihren zu einer Unsicherheit in der GroBenordnung von einigen um bei der Bestim-
mung der Tiefenposition. Deshalb sind zeitaufgeloste Systeme zur prazisen Vermes-
sung von Oberflachentopographien ungeeignet.

Fur das Spektralradar wurde gezeigt, dass nichtstreuende Oberflachen mit einer
Genauigkeit im Nanometerbereich vermessen werden konnen. Auch eine Auswertung
der im Interferenzsignal enthaltenen Phaseninformation ist moglich (Koch, Popp et
al. 2005). Fur LOCT Systeme ist dies zwar nicht explizit gezeigt worden, geeignete
Algorithmen zur Auswertung der Phasen sind aber aus der WeiBlichtinterferometrie
bekannt (Schmit 2002).

6.6 Axiale Auflosung und Formung der PSF

Im Allgemeinen wird die halbe Halbwertsbreite der Koharenzfunktion der verwende-
ten Lichtquelle entsprechend der vollen Halbwertsbreite der Einhullenden der
Modulation bei der Messung einer reflektierende Schicht als axiale Auflosung eines
OCT Systems definiert. Das Auflosungsvermogen eines OCT Systems ist damit in erster
Naherung eine Funktion der Breite des Quellspektrums und vollig unabhangig von der
verwendeten Technologie.

Die Spektren der in OCT Systemen verwendeten Lichtquellen weisen, insbesondere
wenn diese sehr breitbandig sind, haufig erhebliche Abweichungen von einer
gaufformigen Verteilung auf. Dies fihrt dazu, dass die Fouriertransformierte des
Spektrums, also die Koharenzfunktion oder Impulsantwort des OCT Systems,
Nebenmaxima aufweist.

Das Problem kann gelost werden, indem das Quellspektrum nachtraglich auf ein
Wunschspektrum normiert wird. Dieser Vorgang wird in der Literatur als 'spektral-
shaping’ bezeichnet (Tripathi, Nassif et al. 2002) (Akcay, Rolland et al. 2003). Als
Zielfunktion kann eine beliebige Form gewahlt werden. Da die Fouriertransformierte
des Spektrums der Koharenzfunktion entspricht, werden in der Praxis Normierungs-
funktionen gewahlt, die zu einer moglichst schmalen Transformierten ohne
nennenswerte Nebenmaxima fiihren.

Der direkteste Ansatz besteht darin, das Spektrum der verwendeten Lichtquelle
selbst dem Wunschspektrum anzupassen. Dazu kann ein optischer Equalizer
verwendet werden, der zwischen der Lichtquelle und dem Interferometer einge-
bracht wird und die Anpassung des Quellspektrums durch eine Vielzahl von variablen
optischen Bandpassen ermoglicht. Es wurde gezeigt, dass auf diese Weise eine
Reduzierung des ersten Nebenmaximums der Koharenzfunktion um ca. 8 dB erreicht
wird (Akcay, Rolland et al. 2003). Das Verfahren ist aber mit erheblichem apparati-
vem Aufwand verbunden.

Die Tatsache, dass bei OCT Systemen der Spektraldomane das Spektrum des Lichts
explizit gemessen wird, vereinfacht die Korrektur erheblich. Die Messwerte brauchen
dazu lediglich mit einem vorher ermittelten Korrekturvektor multipliziert werden.
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Bei TD-OCT Systemen ist eine numerische Korrektur nur unter erheblich groBerem
Aufwand realisierbar. Dazu muss das phasenrichtig gemessene Signal
fouriertransformiert werden. Dann werden die Korrekturen im Frequenzraum
durchgefihrt, um schlieBlich das korrigierte Signal wieder in den Ortsraum zuriick zu
transformieren. Der wesentliche limitierende Faktor bei diesem Verfahren ist das
Phasenrauschen der mittels Referenzscannern gewonnenen OCT-Messdaten. Mittels
optimierter Anordnungen konnte dieses soweit reduziert werden, dass die ersten
Nebenmaxima der Koharenzfunktion um 10 bzw. 15 dB gedampft wurden (Tripathi,
Nassif et al. 2002). Dieser Vorgang entspricht einer Entfaltung der Impulsantwort des
OCT Systems, wie sie vorher bereits zur Verbesserung der axialen Auflosung von OCT
Systemen vorgeschlagen wurde (Bachkansky, Duncan et al. 1998) (Kulkarni and lzatt
1997).

LOCT Systeme liefern Signale, die denen mit TD-OCT Systemen gewonnenen
entsprechen. Daher konnen sie ebenfalls auf die beschriebene Weise bearbeitet
werden. Der wesentliche Vorteil der LOCT Systeme ist dabei die hohe Reproduzier-
barkeit der Messungen und ein geringes Phasenrauschen.

6.7 Messgeschwindigkeit

6.7.1 Durch das Messprinzip gegebene Grenzen

Die mechanische Bewegung begrenzt die Messrate von TD-OCT Systemen. Periodisch
arbeitende Phasenmodulatoren erreichen einige hundert Hertz. Es sind zwar auch
Phasenmodulatoren bekannt, die in Rotation arbeiten (Su 1997) und Scanraten von
bis zu 28 kHz erreichen (Szydlo, Delachenal et al. 1998), diese erzeugen allerdings
stark nichtlineare Laufzeitanderungen als Funktion des Drehwinkels. AuBerdem
kommt es bei so hohen Geschwindigkeiten zu parasitaren Schwingungen in dem
System, die zu unerwinschten Intensitatsschwankungen fiihren, so dass keine
optimale Dynamik erreicht werden kann. Mit piezoelektrisch betriebenen Phasenmo-
dulatoren wurden Messraten von 600 A-Scans pro Sekunde erreicht (Tearney, Bouma
et al. 1996).

Bei den OCT Systemen mit raumlichem Nachweis ist die Messgeschwindigkeit
zunachst eine Funktion des Bildsensors. Diese wurde bei den durchgefuhrten
Messungen bei weitem nicht ausgeschopft. Mit einem Spektralradar wurden A-Scan
Raten von 312500 kHz erreicht (Potsaid, Gorczynska et al. 2008). Die Messgeschwin-
digkeit von Zeilenkameras ist in der Praxis durch die Ubertragung der Daten zum
Computer begrenzt. Mit der Etablierung neuer Schnittstellendefinitionen wird auch
die potentielle Messgeschwindigkeit von OCT Systemen mit raumlichem Nachweis
steigen.

6.7.2 Grenzen durch die Abtastung der Signale

Die verschiedenen OCT-Prinzipien unterscheiden sich erheblich in der Anzahl der
Sample, die zur Messung eines einzelnen A-Scans notwendig sind.
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Bei TD-OCT Systemen wird das Tiefenprofil mit einem Abstand von einer halben
Koharenzlange abgetastet. Das entspricht der geringsten Abtastrate, mit der eine
vollstandige Erfassung der Laufzeitverteilung moglich ist.

Beim Spektralradar betragt die Zahl der unabhangigen Messpunkte in der Tiefe ein
Viertel der Pixel der Kamera. Das Sampling und die Mehrdeutigkeit bezuglich
positiver und negativer Weglangen reduziert die Anzahl der unabhangigen Pixel im A-
Scan jeweils um einen Faktor 2.

LOCT Systeme tasten die Tragerwelle des Interferenzsignals ab und bendtigen daher
um den Faktor A¢/ 2 | =20 mehr Stutzstellen pro A-Scan. Das heiBt, dass bei gleicher
Datenuibertragungsrate zwischen Bildsensor und Computer nur 1/20 der A-Scans wie
bei einem Spektralradar gemessen werden konnen.

Durch optisches Mischen kann die Tragerfrequenz reduziert werden. Allerdings ist
eine direkte Mischung ins Basisband nicht moglich. Wenn in ein Zwischenband
gemischt wird, ist die einhiillende Koharenzfunktion nur dann rekonstruierbar, wenn
mindestens zwei Perioden des Tragers in der Halbwertsbreite des GauB liegen. Damit
auch das Tragersignal rekonstruierbar ist, muss dessen Wellenlange mindestens
doppelt so groB wie der Abstand der Pixel auf dem Bildsensor sein. Daher kann
dieselbe Messtiefe wie bei der FD-OCT erreicht werden.

6.7.3 Grenzen durch digitale Datenverarbeitung

Bei TD-OCT Systemen erfolgt die Signalaufbereitung in der Regel analogelektronisch,
so dass sich die digitale Datenverarbeitung auf die Darstellung der Messungen
beschrankt, die problemlos in Echtzeit erfolgen kann. Bei OCT Systemen mit
raumlichem Nachweis muss dagegen ein zusatzlicher Aufwand zur numerischen
Aufbereitung der Messdaten betrieben werden.

Nun ist die Rechenleistung von Prozessoren in den letzten Jahren in einer Weise
gestiegen, die das Problem der numerischen Verarbeitung in den Hintergrund treten
lieB. Anderseits ist es naheliegend, dass OCT-Gerate fur Massenmarkte eine sehr
kompakte Bauform haben werden. Vermutlich wird man auch batteriebetriebe
Konstruktionen erwagen. Zusatzlich ist eine aktive Kiihlung bei Produkten fir
Endverbrauchermarkte ungiinstig. Eine besondere Bedeutung gewinnt diese
Problematik, wenn OCT als Technologie flir eine verteilte Sensorik Verwendung
finden sollte. Diese mussen haufig uber Jahre hinweg wartungsfrei im Feld betrieben
werden konnen. Die Messergebnisse werden meist per Funk oder uber Mobilnetzwer-
ke Ubertragen. lhren Energieverbrauch decken sie z.B. mit Solarzellen oder kleinen
Temperaturdifferenzen in der Umgebung. Daher wird der Leistungsverbrauch der
Signalverarbeitungselektronik eine relevante GroBe fiir das Design solcher Gerate
werden. Unter der Annahme, dass diese proportional zur Rechenleistung ist, wird im
Folgenden die numerische Komplexitat der Auswertung von LOCT und FD-OCT
diskutiert.

Bei Spektralradar-Systemen muss zunachst eine Umskalierung vom A in den k Raum
erfolgen. Dies ist mit einer Uberabtastung verbunden, da es andernfalls zu numeri-
schen Artefakten kommt. Dieser so vergroBerte Datensatz muss anschlieBend
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fouriertransformiert werden. Die Operationen sind numerisch so anspruchsvoll, dass
die Zeit zur Aufbereitung der Messdaten einen begrenzenden Faktor flir die online-
Verarbeitung und Darstellung von OCT-Messungen darstellt. Um die Verarbeitungszei-
ten zu reduzieren sind optimierte Algorithmen entwickelt worden (Hillmann,
Huttmann et al. 2009). Durch die Wahl geeigneter Parameter lasst sich ein Kompro-
miss zwischen Bildqualitat und Verarbeitungsrate einstellen. Bei niedrigen Qualitats-
anspruchen konnten auf einem Core2 Quad 2,6 GHz Prozessor Verarbeitungsraten von
bis zu 160000 A-Scans/s erzielt werden. Damit wird das Potential der Bildsensoren
nicht vollstandig ausgenutzt.

Bei LOCT Systemen kann die Numerik gegebenenfalls auf die Anwendung von zwei FIR
Filtern (finit impulse repsonse) zur Bandbreitenbegrenzung beschrankt werden. Diese
erfordern lediglich eine Multiplikation und eine Addition fur jedes Element des
Filtervektors. Die Vektorlange ist proportional zur Giite Q des verwendeten Filters.
Flr PhaGoM und TraGoM Systeme sind diese entsprechend nur wenige Elemente lang
und stellen daher keine groBen Anforderungen an die digitale Signalverarbeitung.
AuBerdem steigt der Rechenaufwand hier nur linear mit der Lange des Datensatzes,
wohingegen die Komplexitat einer FFT mit N log(N) steigt.

6.8 Komplexitat des Aufbaus

Zur Bewertung der technischen Komplexitat und damit letztendlich der Kosten eines
OCT Systems brauchen lediglich das Interferometer, der Phasenmodulator bei TD-
OCTs bzw. die Nachweisoptik bei den Systemen mit raumlichem Nachweis und die
Datenerfassung betrachtet zu werden. Alle anderen Baugruppen wie z.B. Lichtquelle
und Applikator sind bei allen Systemen identisch.

Die Nachweisoptiken der parallel messenden OCT Systeme sind in ihrem technischen
Aufbau von unterschiedlicher Komplexitat. Die in der Ortsdomane messenden
Verfahren haben gegenuber dem Spektralradar den Vorteil, keine hohen Anforderun-
gen an die optischen Komponenten zu stellen. Im einfachsten Fall besteht diese
neben dem Bildsensor lediglich aus einer Zylinderlinse (LOCT).

Fur das TraGoM erhoht sich der Aufwand durch das Transmissionsgitter nur unwesent-
lich. Fur groBere Stiickzahlen konnten die Masken wahrend des Herstellungsprozesses
des Bildsensors strukturiert werden. In dem Prozess werden ohnehin Metallschichten
aufgebracht, um die elektrischen Verbindungen zwischen einzelnen Halbleiterstruk-
turen herzustellen und um die Teile des Sensors vor Licht zu schiitzen, in denen sich
die analogen Verstarker und Logikbaugruppen befinden. Dieselbe Metallisierungs-
schicht konnte fir die Herstellung der Maskenstrukturen auf den Pixeln verwendet
werden. Auf diese Weise ware die Maske direkt auf dem Halbleiter aufgebracht und
die Fertigung wirde mit der in der CMOS Technik ublichen Genauigkeit von z.B. <
0,5 um erfolgen.

Das PhaGoM mit seinem zusatzlichen Gitter und den erhohten Anforderungen an die
Strahlfuhrung ist das komplexeste LOCT System. Das im Spektralradar verwendete
Spektrometer ist im Vergleich dazu aber noch erheblich aufwandiger, da hier die
gebeugten Anteile auf den Zeilensensor abgebildet werden missen.
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Um die daraus bedingten Fertigungskosten zu reduzieren, sind bereits erste Versuche
gemacht worden, die optischen Elemente eines FD-OCTs als integrierte Optik
herzustellen (Nitkowski, Preston et al. 2014). Dieses Verfahren folgt den aus der
Halbleitertechnik bekannten Schritten mit Belichten, Entwickeln, Abtragen, etc. Als
Tragermedium werden hier allerdings keine Halbleiter sondern Polymere mit
unterschiedlichen Brechungsindizes verwendet. Auf diese Weise konnen Lichtleiter,
Strahlteiler und beugende Elemente strukturiert werden. Das Verfahren ist auch fur
die LOCT geeignet und bietet groBes Potential zur Reduzierung der Herstellungskos-
ten. Die Realisierung der PhaGoM Technologie in integrierter Optik ist wegen der
niedrigen Gitterkonstanten weniger anspruchsvoll als fur die FD-OCT. Auch hier ist
das TraGoM wieder die am wenigsten anspruchsvolle Technologie.

FD-OCT und LOCT ist gemein, dass sie insgesamt technisch weniger anspruchsvoll sind
als TD-OCT. Insbesondere kommen die bewegungslosen OCT Verfahren ohne die in
TD-OCT Systemen notwendige Antriebseinheit aus, die einen erheblichen elektrischen
Leistungsbedarf hat und daher erhebliche Abwarme und Storgerausche erzeugt. Die
bewegungslosen OCT Verfahren sind auBerdem weniger anfallig fur verschleiBbeding-
te Storungen wahrend des Betriebs.

Das einfachste Interferometer wird bei dem Spektralradar mit Common-Path
Konfiguration verwendet. Hier genugt ein einfacher Strahlteiler, bei dem die Lange
der Arme nicht abgeglichen werden muss, so dass vorkonfektionierte Faserkoppler
verwendet werden konnen.

Bei OCT Systemen der Zeitdomane ist eine Common-Path Konfiguration weniger
naheliegend, da sie die Sensitivitat reduziert. TD-OCT Systeme sind auBerdem auf
eine ,Balanced-Detection’ zur Kompensierung des Lichtquellenrauschens angewiesen.
Deshalb werden bei diesen Geraten komplexere Interferometer verwendet, bei denen
eine millimetergenaue Faserkonfektionierung erforderlich ist.

6.9 Einfluss von Probenbewegungen

Bei der Betrachtung des Einflusses von Probenbewegungen auf die Bildentstehung bei
OCT Systemen muss zwischen axialen und lateralen Bewegungen unterschieden
werden. An dieser Stelle sollen lediglich axiale Bewegungen betrachtet werden, da
die OCT fur diese besonders empfindlich ist.

Bei TD-OCT Systemen fuhrt eine Bewegung des Objekts wahrend der Messung zu einer
Anderung der Geschwindigkeit zwischen Probe und Referenz und damit zu einer
Verschiebung der Tragerfrequenz. Je weiter diese sich in Richtung des Stoppbandes
verschiebt, desto mehr Frequenzanteile werden von dem Bandpassfilter abgeschnit-
ten. Fur eine Abschatzung der tolerierbaren axialen Bewegung der Probe 6z soll das
Kriterium gewahlt werden, dass die Mittenfrequenz sich nicht um mehr als die halbe
Bandbreite verschieben sollte. Der Zusammenhang kann aus den Gl. 2-7 und Gl. 2-10
abgeleitet werden:

<In(2)-7»0-Az
w1,

Gl. 6-1 0z
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Bei einem TD-OCT mit einer Messtiefe von 2 mm, einer Koharenzlange der Lichtquel-
le von 8 pm und einer Mittenwellenlange von 830 nm ware eine Verschiebung der
Probe um 45 pm innerhalb der Messzeit eines A-Scans gerade noch zulassig.

Parallel messende OCT Systeme benotigen flir die Messung der Tiefenpositionen eine
Belichtungszeit, die der gesamten Messzeit eines A-Scans entspricht. Da diese
Systeme phasensensitiv messen, fiihrt bereits eine Anderung des relativen Abstandes
zwischen Referenzebene und Probe um eine halbe Zentralwellenlange zu einer
Ausloschung der Modulationen. Eine ausflihrliche Diskussion dieser Zusammenhange
(Yun, Tearney et al. 2004) zeigt, dass sich das SNR von FD-OCT Systemen in
Abhangigkeit von der axialen Verschiebung 6z innerhalb einer Integrationszeit um

: 2(275-62}
sin :
Gl. 6-2 ASNR=———2_~
21-0Z
)\‘O
reduziert. Zu einer ersten vollstandigen Ausloschung des Signals kommt es entspre-
chend, wenn das Argument der Sinc Funktion m wird. Das geschieht bei einer axialen
Verschiebung um eine halben Wellenlange oder ca. 420 nm. FD-OCT Systeme sind

damit um ca. zwei GroBenordnungen empfindlicher gegen axiale Bewegungen der
Probe als TD-OCT Systeme.

Die in (Yun, Tearney et al. 2004) gefuhrte Argumentation ist analog auf die LOCT
Ubertragbar. Auch diese sind phasensensitiv und eine Verschiebung um eine halben
Wellenlange fiihrt auch dort zu einer vollstandigen Ausloschung des Signals.

6.10 Einfluss des Quellrauschens

Die Integration uber den gesamten Tiefenmessbereich macht die LOCT und FD-OCT
Systeme unempfindlicher gegen das Intensitatsrauschen der Lichtquelle. Dies fiihrt zu
lediglich geringfligig unterschiedlichen Amplituden zwischen benachbarten A-Scans.
OCT Systeme werden nur im Ausnahmefall dazu verwendet, absolute Werte fur die
Reflektivitat von Schichten in der Probe zu ermitteln, und daher werden geringfiigige
Schwankungen der Amplituden meist nicht als storend empfunden. Daher kann auf
eine Kompensation des Quellenrauschens (RIN) durch Balanced-Detection oder
andere Kompensationsverfahren verzichtet werden.

Bei TD-OCT Systeme dagegen fiihren die Intensitatsschwankungen der Quelle zu
zusatzlichem Rauschen auf den gemessenen Signalen, die ohne eine Kompensation
den Signal-zu-Rauschabstand um ca. eine GroBenordnung verschlechtern wirden.

Schwankungen in der Form des Spektrums, wie sie zum Beispiel bei Superkontinuum
Lichtquellen auftreten, fuhren bei FD-OCT Systemen zu einem zusatzlichen
Rauschen. Bei den Verfahren der Zeitdomane dagegen wiirden sich Schwankungen
innerhalb der spektralen Verteilung der Quelle lediglich in einer geringfligigen
Anderung der Koharenzfunktion bemerkbar machen. Einen Einfluss auf die Sensitivi-
tat haben die Schwankungen daher nicht.
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6.11 Zusammenfassung

In der folgenden Tabelle sind die untersuchten Eigenschaften noch einmal zusam-
mengefasst und nach einem einfachen Schema bewertet worden:

TDOCT LOCT TraGoM |PhaGoM |Spektralradar

Messbereich ++ -- + + +
SNR + - -- - ++
Phasenstabilitat -- ++ ++ ++ ++
Spektral Shaping - + + + ++
Messgeschwindigkeit -- + + + ++
Komplexitat Optik & -- ++ ++ + -
Mechanik

Komplexitat der ++ - + + -

Signalverarbeitung

Empfindlichkeit fir + -- -- - -
Probenbewegungen

Einfluss des - ++ ++ ++ +
Quellrauschens

Wenn die Systeme in den entsprechenden Kategorien vorteilhafte Eigenschaften
aufweisen, wurden diese mit + bzw. ++ bewertet, wenn sie eher nachteilig sind, mit -
bzw. --. Aus den Eigenschaften sollen im Folgenden Anwendungen bestimmt werden,
fur die einzelne Systeme besonders geeignet sind.

6.12 Anwendungen LOCT

Die geringe Messtiefe von einfachen LOCT Systemen, die mit Standardbildsensoren
arbeiten, ist fur die Untersuchung von biologischen Proben nicht hinreichend. Das
potentielle Anwendungsgebiet dieser Vorrichtung ist daher eher die Untersuchung
von technischen Proben geringer Dicke, wie Lackschichten oder Folien. Wenn die
Nachteile sehr groBer Bildsensoren in Kauf genommen werden konnen, sind LOCT
Systeme auch zur in vivo Untersuchung von biologischen Proben geeignet (Hauger,
Worz et al. 2003).

Sowohl mit dem PhaGoM und TraGoM Ansatz konnte die Messtiefe auf Uber einen
Millimeter erhoht werden. Damit sind Anwendungen in der medizinischen Diagnostik
moglich.

Messungen mit dem TraGoM Systemen haben jedoch gezeigt, dass es fur die
Untersuchungen von biologischen Proben aufgrund der geringen Sensitivitat nicht
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geeignet ist. Es eignet sich nur zur Untersuchung von Proben mit relativ geringen
Anforderungen an die Sensitivitat.

Ein mogliches Einsatzgebiet ist die Oberflachenmetrologie. In der Metrologie ist keine
hohe Messdynamik erforderlich, da hier in der Regel Grenzschichten mit einem
ausgepragten Brechungsindexibergang vermessen werden. Zurzeit werden zur
optischen Vermessung von Oberflachen mit Nanometer-Auflosung WeibBlichtinterfe-
rometer verwendet. Dabei handelt es sich um Gerate, deren technische Komplexitat
weit hoher ist als die des TraGoM. Weillichtinterferometer messen die Oberflachen-
topographie mit zweidimensionalen Bildsensoren im Detektorarm eines Interferome-
ters. Die Probe wird dann in z verschoben, so dass in allen Tiefen ein zweidimensio-
nales Schnittbild parallel zur Probenoberflache erstellt werden kann.
Weiblichtmikroskope messen also immer komplette Volumen. OCT Systeme dagegen
ermitteln primar Laufzeitverteilungen an einer einzigen Stelle der Probe. Wenn z.B.
nur bereits durch Auflichtmikroskopie qualifizierte Defektstellen auf Halbleitern
vermessen werden sollen, ist das vollig hinreichend. Dann ist es wegen des einfachen
Aufbaus und den daraus resultierenden potentiell niedrigeren Herstellungskosten
moglich, Anwendungsbereiche fur Weillichtinterferometer zu erschlieBen, die bisher
durch einfachere Verfahren besetzt wurden. Bei Einsatz in der Onlineliberwachung
von industriellen Prozessen konnte sich die potenziell groBe Messgeschwindigkeit als
zusatzlicher Vorteil erweisen.

Verglichen mit den TraGoM verfugen die PhaGoM Systeme uber die groBere
Sensitivitat. Wie die exemplarischen Messungen dieser Arbeit zeigten, ist PhaGoM
daher auch geeignet, Strukturen in stark streuenden Proben, z.B. in der Haut,
aufzulosen. Dieses Verfahren kann also alle Anwendungen mit nicht zu groBer
Messtiefe abdecken, flir die bisher TD-OCT Systemen verwendet werden.

Der grofte Vorteil aller linearen OCT Verfahren bleibt aber die technische Einfach-
heit und die damit verbundene Moglichkeit potentiell kostengunstiger Gerate. Von
allen betrachteten Techniken ist es vermutlich diejenige, die am ehesten das
Potential fur eine Verwendung in Massen- und Endverbrauchermarkten hat.

6.13 Anwendungsbereiche Spektralradar

Eine Anwendung, flr die Spektralradarsysteme besonders geeignet und damit
zeitaufgelosten Systemen Uberlegen sind, ist die hochauflosende OCT. Je kiirzer die
Koharenzlange der Lichtquelle wird, desto groBer wird der systembedingte Vorteil
von spektralaufgelost arbeitenden OCTs. Fur extrem kurze Koharenzlangen von z.B.
0,75 pm (Povazay, Bizheva et al. 2002) hat das Spektralradar einen Dynamikvorteil
von ca. 35 dB gegeniiber Systemen der Ortsdomane. Um diesen Vorteil z.B. durch
eine hohere Leistung der Lichtquelle auszugleichen, misste diese ca. um den Faktor
2600 vergroBert werden. Dies scheitert bei biologischen Proben schon an den
zulassigen Grenzwerten fur die Exposition. Lichtquellen mit extrem kurzer Koharenz-
lange haben haufig sehr unregelmafige Spektren, so dass sie ohne ein ‘spectral
shaping' ihr theoretisches Auflosungsvermogen nicht erreichen konnen.
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Das zweite wesentliche Unterscheidungskriterium zu den LOCT Verfahren ist, dass die
Spektralradarsysteme zusatzlich die Autokorrelierte der Laufzeitverteilung messen.
Fur dieses Verfahren ungeeignet erscheinen daher Anwendungen, wie z.B. die
Untersuchung des Augenvorderabschnitts, bei dem Schichtiibergange mit hohen
Reflektivitaten auftreten.

Die Messung der autokorrelierten Signale erlaubt allerdings in einfacher Weise, eine
stark reflektierende Flache der Probe als Referenz zu verwenden. Damit wird das
Spektralradar invariant gegen Probenbewegungen und ist dann dem TD-OCT in Bezug
auf die Anfalligkeit fur Bewegungsartefakte sogar uberlegen.
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7 Zusammenfassung

In dieser Arbeit wurden zunachst die verschiedenen Familien von OCT Systemen
analysiert. Dabei wurden die systembedingten Nachteile der verschiedenen
technischen Ansatze aufgezeigt. LOCT Systeme sind potentiell sehr einfache und
gunstige OCT Systeme, die daher besonders geeignet fiur die Verwendung in
zukunftigen Massenmarkten sind. Allerdings hat LOCT wegen der sehr geringen
Messtiefen nur wenig Verbreitung gefunden.

LOCT Systeme rekonstruieren die Tiefeninformation durch Umsetzen der Laufzeitver-
teilung der in der Probe gestreuten Strahlung in ein raumliches Interferogramm. Als
Detektor wird -genau wie beim Spektralradar- ein Zeilensensor verwendet. Da bei der
LOCT der Trager direkt abgetastet werden muss, konnen mit gangigen Sensoren nur
Messbereiche von einigen 100 pm erreicht werden. Das ist fur die Untersuchung von
biologischen Proben in der Medizin nicht hinreichend. In dieser Arbeit wurden daher
zwei Verfahren untersucht, mit denen eine Erweiterung der Messtiefe von LOCT
Systemen um ca. eine GroBenordnung moglich ist.

Beide Verfahren verwenden Gitter, um die hohen Raumfrequenzen des
Interferogramms zu reduziert. Das erste Verfahren (TraGoM) folgt dem aus der
Nachrichtentechnik bekannten Mischen. Durch eine Multiplikation mit der Raumfre-
quenz einer Transmissionsmaske, die direkt auf dem Zeilendetektor angebracht ist,
entstehen Summen- und Differenzfrequenzen. Durch geeignete Wahl der Gitterfre-
quenz kann die Differenzfrequenz so niedrig eingestellt werden, dass die Einhullende
der Interferenz mit wenigen Pixeln abgetastet werden kann.

Bei dem zweiten Verfahren (PhaGoM) wurde der Bildsensor im Fernfeld eines
Phasengitters platziert. Die Detektoroptik wurde so eingerichtet, dass sich auf dem
Sensor die erste Beugungsordnung des Referenzstrahls mit der nullten Beugungsord-
nung des Probenstrahls unter einem kleinen Winkel Uberlagert. Das Gitter fihrt in
diesem Aufbau zu einer Kippung der Phasenfronten des Referenzlichts. Der Laufzeit-
gradient zwischen Proben- und Referenzstrahl auf dem Sensor andert sich dabei
nicht, so dass bei Erhalt der Gruppenfront die Modulationsfrequenz um die Gitterfre-
quenz reduziert wird

Es wurde gezeigt, dass die Masken den Messbereich der Systeme gegenuber dem
einfachen LOCT System um ca. eine GroBenordnung vergroBern. Bei dem PhaGoM
System wurde circa ein Funftel der Messtiefe eines vergleichbaren FD-OCT Systems
erreicht. Bei dem TraGoM war es etwa ein Drittel. Mit beiden Systemen konnten mit
1024 Pixeln aber trotzdem Messtiefen von ca. 1 mm erreicht werden.

Um die Leistungsgrenzen der Verfahren zu beurteilen, wurde fur beide Methoden je
ein experimentelles System aufgebaut. Mit diesen wurde eine Spezifizierung in Bezug
auf alle wesentlichen Parameter wie Messtiefe, Auflosung und Dynamik durchgefihrt.
Um exemplarisch in-vivo Messungen in der Dermatologie durchfiihren zu konnen,
wurde ein kompaktes mobiles Applikationssystem entwickelt. Dieses wurde flr das
TraGoM System in einer ,Common-Path’ Konfiguration betrieben. Auf diese Weise
konnten die Probleme mit der Gruppengeschwindigkeits- und Polarisationsmodendis-
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persion (GGD und PMD) elegant kompensiert werden. Mit dem Applikator wurden
erfolgreich Messungen an technischen Objekten und der Haut durchgefuhrt.

Bei dem TraGoM Systemen reduzierte sich das erreichbare SNR aufgrund der
Transmissionsverluste der Maske und der Erzeugung von Summenfrequenzen um
mindestens 9 dB. Die Messdynamik des TraGoM Systems war deshalb zur Vermessung
biologischer Proben nicht ausreichend. Die Qualitat der Messungen mit dem PhaGoM
System ist aber mit der von zeitaufgelost messenden Systemen vergleichbar.

Der groBte Vorteil der LOCT Systeme ist der einfache Aufbau der Nachweisoptik, die
im einfachsten Fall aus einer Zylinderlinse und dem Bildsensor selbst besteht. Das
ermoglicht potentiell sehr glinstige Gerate.

Der wesentliche Nachteil des TraGoM Systems ist die eingeschrankte Messdynamik.
Die DynamikeinbuBen sind systematischer Natur und daher auch durch technische
Verbesserung des Verfahrens nicht zu beseitigen. Fur das PhaGoM gilt diese
Einschrankung nicht. Dafiir ist hier die Nachweisoptik bereits deutlich aufwandiger
als bei dem TraGoM, erreicht aber bei weitem noch nicht die Komplexitat eines
Spektralradars.

In Zuge der Arbeit wurden zwei neue Messverfahren fur die OCT entwickelt. Beide
sind eine Weiterentwicklung des bekannten LOCT Ansatzes. Sie sind technisch
weniger aufwandig als alle bisher eingesetzten OCT Verfahren, allerdings konnen sie
auch nicht an deren messtechnische Eigenschaften heranreichen. Fir einfachere
Messaufgaben und Massenmarkte mogen die hier entwickelten Verfahren trotzdem
eine geeignete Losung sein.
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9 Anhang

Hier soll die Losung der Integrale skizziert werden, wie sie bei der theoretischen
Ableitung der Intensitatsverteilungen fir die verschiedenen OCT Systeme gebraucht
werden. Bei der Herleitung der verschiedenen OCT Verfahren misse folgende
Integrale gelost werden.

TD-OCT (GL. 2-3) in Kapitel 2.1:

In(2)
lipocr =15 +1 +2«f \/_ (2)

Gl. 9-1 Ak

k kg]

Loe -cos(Az-k)dk

LOCT (GL. 2-25) in Kapitel 2.5:

In(2
locr =1l +1g+2- ,f \F A

Mk koj
Loe .cos(k-(Az - x-sin a))dk

Gl. 9-2

Lineares OCT mit Transmissionsmaske (Gl. 3-13) in Kapitel 3.2.4:

2-In(2
ITraGoMz%(|p+|R)+% |P|R\/=—A(k)
Gl. 9-3 2 =
Wk—kg]
J € Cos(k‘(AZ—X'Sina)JrKM-x)dk

Lineares OCT mit Phasenmaske (Gl. 3-20) in Kapitel 3.3.2:

In(2)
IPhaGoM_I +I +2 \j \FAI(

J:we -cos[k Az—x-sina)+2-m-m-g-x |dk

GlL. 9-4

Nach Umstellen der Argumente der Cosinusfunktion, so dass die k abhangigen von den
k unabhangigen Termen getrennt sind, unterscheiden sich die Gleichungen lediglich
in den Faktoren fur Terme auBerhalb des Integrals und in dem Phasenterm der
Cosinusfunktion. Alle Gleichungen konnen auf die Form

o k-ko 2

Gl 95 ly =01, + 1)+ MI,- \/_Akj e " cos(k-L+p)dk

gebracht werden. Dabei bezeichnet O die Amplitude des Untergrunds, M die
Amplitude der Modulation, L die Tragerfrequenz der Modulation und p einen
Phasenfaktor. Fiir die verschiedenen Systeme haben diese GroRen folgende Werte:

Wert TD-OCT LOCT TraGoM PhaGoM
0 1 1 1/2 1
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M 2 2 1/2 2
0 0 K x 2mmg
Az Az-x sin(a) | Az-x sin(a) | Az-x sin(a)

Die Konstante 2ln(2)°" ist durch ¢ ersetzt worden. Zur Losung des Integrals wird das
Argument mit dem Additionstheorem

GlL. 9-6 cos(o£pB)=cos o-cosP Fsin o-sin B

expandiert:

Gl 9-7 Ly =O(1 +15 )+ A, 1, -ﬁ-[ltgll-cos(p)Jr ltgl, sin(p) ]
Tc.

mit:
0 A

Gl. 9-8 Itgl, = J'_w-e -cos[k- L]dk
o G.kgtof _

Gl. 9-9 Itgl, =L}o'e -sin[k-L]dk

Die Integrale Itgl; und Itgl, werden per Substitution gelost:

Gl. 9-10 u:g.ﬂzi_k_c.ko - k:U-Ak_'_k0
Ak Ak Ak G
dk Ak
GLl. 9-11 =
du o
Gl. 9-12 dk = 2% 4
c
© ¥ c u-Ak
Itgl,=| @ -—--cos k. |-L |du
e
Gl. 9-13
== w'eiu 'COS(U'Ak-LatkO'Ljdu
Ak e fo]

Dann werden die Terme wieder mit dem Additionstheorem expandiert:

2 cos(u'Ak-Lj-cos(ko-L)

(¢

—sin(u'Ak-Lj-sin(ko-L)

(¢

GL. 9-14 gl =—[" g du

Ak

2

=i-_f_i~efu -cos(u 'GAk : LJ-COS(ko +L)du

o o0 —u? R U.Ak .
_= . -sin -L |-sin(k,-L)du
Ak 1€ ( c j (o L)
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Das Sinus-Teilintegral in Gl. 9-14 ist aufgrund der Ursprungssymmetrie der Sinusfunk-
tion Null, wenn die Integrationsgrenzen im Unendlichen liegen.

Gl. 9-15 r ga .sin(b.x) dx =0
Das Integral Itgl, vereinfacht sich damit zu:

Gl. 9-16 Itgl, = i-cos(ko : L)J'_m e -cos(A—k- L-ujdu

(¢}
Der Wert des verbleibenden Integrals kann einer Tabelle flir bestimmte Integrale
entnommen werden (Bronstein, Semendjajew et al. 2008):

_p?
GL. 9-17 j e -cos(h-x)dx = @-emz fir a—0

Fur a=1 und b=(Ak L/0o) lost sich das Integral Itgl; mit Gleichung (3.25) auf:

Gl. 9-18 Itgl, = Mk-n -cos[K, - L]-e‘(%*]
&)

Analog zum Losungsweg von Itgl; kann auch das zweite Teilintegral Itgl, (Gl. 9-9)
gelost werden.

5 Ak -

Gl. 9-19 Itgl, = [~ g ssin[k- L]dk ==

Ak Y
-sin[k, - L]-e’(%'LJ
Nun werden die Integrale Itgl; und Itgl; in Gleichung Gl. 9-7 eingesetzt:

O L +Maf \/_Ak

Akc\/_ (20 ) -cos[k, - L]-cos(p)
Gl. 9-20 Ak f (z j -sin[k, -L]-sin(p)
—0-(I,+ 1)+ M-I, T, 2O Akedn {5

\/_Ak c

-(cos[k, - L]-cos(p) +sin[k, - L]-sin(p))

und mit dem Additionstheorem wieder zusammengefasst:

GL. 9-21 Ly =0-(l, +15)+ M-I, -1, -e_(%‘q -cos[k-L+p]

Die Koharenzlange |, der Lichtquelle (FWHM) gibt an, bei welchem Abstand (z-
x-sin(a)) die GauBfunktion auf den halben Wert abfallt. Dabei ist A, die Zentralwel-
lenlange der Lichtquelle und AA deren Bandbreite.

2-In2-2 4:In2-4 4:In2

Gl. 9-22 I, = = < Ak=
- AL Ak I

[+

Damit erhalt man:
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Gl 9-23 w=0-(l,+1)+M-JI. -1 - i) -cos[k-L+p]

Wenn die weiter oben substituierten Parameter A, O, P, Ak und 6=2-(ln 2)*° wieder
in die diese Gleichung eingesetzt werden ergeben sich folgende Losungen:

Cinaf 22
Gl. 9-24 ITD—OCT:|p+IR+2‘a/|P'|R-e [J.

cos[Az -K,]
GL. 9-25 locr=lp+1g+2- \/_ —Inz(AZ xsin tx] ‘

cos[Az -k, —x-sin a- K|

Gl 9-26 TraGoM — (l + IR)+ ’ e—lnz[AZ xcsm a]

cos| k, -Az—x-(ko-sm o—xy)]

Gl. 9-27 lohagom = Ip +1g +2- ﬁ —Inz[AZ XS'“QJ .

COS[ 2-Tt-m-g—ko-s|na).x+kO.Az:|
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