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Kurzfassung

Die vorliegendeArbeit beschreibt ein Verfahremaur kontrastreichen Bildgebungon
zellularer  und subzelluldren  Strukturen mittels  mikroskopischer  Optischer
Koharenztomografi€OCT,)Die auch als dynamischer QKadntrast bezeichnetdlethode
basiertauf derDetektionvon Bewegungen zellulareund subzellularer Strukturennd
einer anschlieBends Auswertung. Im Theorieteil werden diebiologischen und
physikalischen Grundlageals auch dieOCT beschrieben.Die physikalische und
mathematischen Grundlagetter fir den dynamischen O&bntrast wichtigerSchritte
werden in dendarauffolgendenKapitelgenaueruntersucht Zuerst werden Ergebnisse
mit einem mikroskopische@CTAufbau bei einer AScan Rate von 2481z vorgestellt.
Hierbei konnteanhand von Volumenund BScan Aufnahmervon frischenex vivo
Gewebeprobeneine Bildgebung mit dynamische®CTFKontrast mitte scannender
SpectralDomainOCT demonstriert werdeiZur Evaluation der Ergebnisse wurden diese
mit einem FulFieldTimeDomain OCRufbau verglichenDie Abhangigkeit der axialen
Auflosung durch Anpassung der Haiftensterung bei der Rekonstruktion auf den
dynamischen OCHKontrast wurde untersucht. Zudem erfolgt eine Betrachtung des
KontrastRauschverhaltnisses in Abhangigkeit zur Aufnahmez&s konnte gezeigt
werden, dasdereits eine Aufnahmezeit von 100s ausreichend ist, um zellularend
subzelllére Strukturen mittels dynamischen G&dntrast zu visualisierein Zeitserien
mit dynamischen OGCHKontrast konnten Immunzellen in der Bewegung beobachtet
werden, die mit herkdmmliche®CTBildgebungicht hatten visualisiert werden kénnen
Um die Bildgebungsgeschwindigkeit zu erh6hamrde eine Zeilenkamera mit einer
Auslesegeschwindigkeit von 6RBIz fir dermOCTAufbaueingesetzt Hierflr wurde eine
angepasste OC3oftware zur OnlineDarstellung von BScans und eine
Auswertungssoftware geschrieben. Anhand einer technischen Clesisagtung wurde
die Zeilenkamera mit 24BHzAusleserate mit der 600kHz Zeilenkamera verglichebie
Vorteile einer schnelleren Bildgebungurden durch die Darstellung dynamischer
4-dimensionalerTransportvorgéng in ex vivoTracheagezeigtals auch an dynamischen
OCTAufnahmen von unfixierteax vivoProben Dynamische OCT erweitert die OCT durch
die bisher nicht erreichte kontrastreiche Darstellung von Zellen und subzelluldren

Strukturenund stellt damit eine wichtige Applikation fiir hochaufldésende OCT dar
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Einleitung Biologisches Gewebe

1 Einleitung

Optische Koharenztomografie(engl. Optical Coherence Tomograph®C7 ist die
Bezeichnung fur eibildgebendes Verfahren, welches 19@dn der Arbeitsgruppeum
James G. Fujimoto verdffentlicht wurdd] und hauptséchlich Anwendung in der
Ophthalmologie findet Sie beruht auf einem interferometrischen Meszip,
verwendet Kkeine ionisierende Strahlungund erreicht eine Auflosung im
Mikrometerbereich bei einer Eindringtiefe von bis zu mehreren Millimeternn
biologischen Gewehewobei typischerweise Tiefenschnittbildemnerhalb weniger

Millisekunden aufgezeichneterden

Da in der OCT das nach Einstrahlung zurtckreflektierte Licht gemessen wird, witd sie
als optisches Aquivalent zur Sonografie bezeichAafgrund der Geschwindigkeites
Lichtes kanmicht die Zeitzwischen Einstrahlung urmliriickgestreuteriichtwie in der
Sonografiegemessen werden, sondern es wird eine indirekte Messung Uber die
Interferenzeigenschaften des Lichts vorgenommen. In der OCT basiert dead€amnif
zuriickgestreuten Licht undbher auf streuenden Strukture&ine Besonderheit der OCT
gegenuber anderen optischen Bildgebungsverfahren ist, dass die axiale Auflésung von der
spektralen Bandbreite der verwendeten Lichtquelle und nicht von der numerischen
Apertur (NA des verwendeten Objektivabhangigist. Bei der OCT handelt es sich um
kohérente Bildgebung. Diese ist gepragt von SpeRkleschen, welches als wesentlicher

Nachteil dieses Verfahrens gilt, da d@ldgebungstintrast reduziert wird2-5].

Bereits 1993vurdenersteOCTAufnahmenvonmenschlicher Retina vivoveroffentlicht

[6, 7] Dabei konnten verschiedene Strukturen wie beispielsw&saskorper Retina,
NervenfaserschichtFovea und djischer Sehnerv identifiziert werdei®eitdem hat sie
sichvor allemim Bereich delOphthalmologiezum Goldstandard bei der Diagnostik der
Retina entwickelf8]. Darliber hinaufindet die OCHBuchin andererklinischerBereichen

wie beispielsweise Dermatologie, Kardiologie und Gasterefdgie Anwendung©-12].

Eines der Zielder OCTist einein vivoHistologie zu erméglichespdass auf eine Biopsie
und anschlieRendEixierungund Einfarbungron Gewebeproben verzichteterden kann
[13-17]. Hierbei mindert das auftretende SpecKRauschen den Kontrast von zellularen

und subzelluldren Strukturen.



Die OCT unterliegt wie auch andere bildgebende Verfahreriner standigen
Weiterentwicklunghinsichtlich Auflésung, Kontrast uriddessgschwindigkei18]. Die
mikroskopische OCT (mQQst eineVariante der hochauflosende@CT, die sich durch
eine besonders hohe axiale als auch laterale Auflégurigereich von um?auszeichnet
[19]. Haufiges Anwendungsgebiet hochauflésender OGSt - wie auch in der
konventionellenOCT- das Auge aber auch andere Organe werden intensiv untersucht
[20]. Durch die hohe Auflésung im Bereich von gm® konnte in unterschiedlichen
Arbeiten gezeigt werden, dasie mOCT in der Lagst, Zilien auf der Trachei vivo
aufzuldsen, wodurch die Untersuchung verschiedekksachen vonErkrankungen
ermaoglicht wird[19, 21]

Diedynamische Optische Koharenztomograpfgrgl. dynamic OCT, dOGX eine neue
Methode fur hochauflosende OCT, die durch die Auswertung von Beweguogetellen
und subzellularen Strakrenim OCTBildvonin vivooder noch frischen ex vivoGewebe
einen neuen Kontrast erzeufft2]. Diese ireinerfranzésischen Arbeitsgruppe um Claude
Boccara entwickelte Techriilat das Potenziatlie bisherigen Anwendungsmaoglichkeiten
von hochauflosender OCT fur verschiedenste Gebieteie Krebsforschung,

Grundlagenforschungn Zellmodelleund auch fir das Augau erweitern[23-25].

In dieser Arbeit wird die Implementierung dedOCT erstmals fur scannende
hochauflosende OCDbeschrieben und evaluiertDafir werden zuerst theoretische
Grundlagen zu Zellen und Gewebe sowie der Qfatigestellt Anschliel3end werden die
in dieser Arbeit verwendeten Materieah und Methoden beschrieben. Dabei wiedich
eine in der OCT bisher nicht eingesetZeilenkamera flgdie mOCTmit einerA-ScanRate
von bis zu 600 kHzeschrieben.

Anhand von exvivo Gewebeproben werden die Vorund Nachteile vondOCT
experimentell untersucht Zur Auswertung der dOCT werden unterschiedliche
Algorithmenevaluiertund diskutiert. AbschlieRend erfolgineDiskussion der Ergebnisse
und eine Zusammenfassung sowie Ausblickzfikiinftige Arbeitspaketeund mogliche

neue Anwendungsfeldem BereichdOCT
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2 Theorie

2.1 Biologisches Gewebe

2.1.1 Histologie

Histologie ist die Wissenschafn biologischem Gewebwelches eine Ansammlung von
Zellen darstellt, die auf kollektive Weise organisiert sind und somit eine gemeinsame
Funktion erfiillenAls Begrinder der Histologie gilt Xavier BicHat die Organpathologie

zur Gewebelehre weiterentwickelte und Zewebearten als grundlegende Einheiten
postulierte[26]. Heutzutageverdennur nochdie vier Grundgewebearten EpithelBinde
(einschlie3lich Stuty, Muskel und Nervengewebelifferenziert wobei die Grenzen der
Gewebearten in Organen teils flieRend sinf27]. Epithelgewebe bedeckt
Korperoberflachen, kleidet Kérperhdhlen aus und bildet Driisen. Muskelgewebe besteht
aus kontraktilen Zellen und ist verantwortlich flir die Bewegung. Nervengewebe
empfangt, Ubertragt und integriert Informationen von auf3en und innBmdegewebe
unterlegt oder unterstiitzt die anderen drei Grundgewebe sowohl strukturell als auch

funktionell.

Eine der heute noch wichtigsten Techniken der Histologie ist die Anfarbung und
Untersuchung von Gewebeschnitten, um mittels Lichtmikroskop einzelne Zblien
Zellgewebesichtbar zu macherDie Préparation eines solchen Schnittes erfordert die
Entnahme, FixierungZuschnittund de Anfarbungvon Gewebe und ist damit relativ
aufwendig. Mittels einer Biopsie wird Gewebe aus dem Kdérper enthommen und kann
durch verschiedeneverfahren wie beispielsweise Kryofixierung, Formaldehyd oder
Alkohol fixiert werdenUm Zellen oder subzelluldre Strukturen besser zu kontrastieren,
werden die Proben in Mikrometediinne Schnite aufbereitet und anschliel3end
eingefarbt.Dartber hinaus existieren auaioderne Schnellfarbeverfahren in Verbindung
mit einer Kryofixierung, um den Zeitaufwangis zur Untersuchunglurch einen
Pathologenauf wenige Minuten zu reduzieren. Dies ist besondersklinischen Alltag
wichtig, um Zeit und Kostenaufwand wahrend einer Operation, bei der esobnelle
pathologische Befundung notwendig ist, zminimieren Bei der Entnahme einer
Gewebeprobe kann der Korper zuséatzlich je nach Grof3e und ABidpsiegeschadigt

werden und es ist zudem nicimomersichergestellt, ob das Gewebe an der richtigen Stelle



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

kann die Diagnose mafR3geblich beeinflussen

Der Bereich deHistopathologie beschaftigt sich mit krankhaften Veréanderungen des
Gewebesund ist damit ein wichtiger Bestandteil des klinischen Allt&gmgewebliche
Untersuchungerhelfen dabei,Diagnosen von Tumerkrankungenzu stellen und die
Tumorezu klassifizierenCb es sich um benigne oder malig@ewebeeranderungen
handelt, bestimmt die Therapie undden KrankheitsverlaufForm und Verteilung von
Zellen, die das Gewebe bildegsinddamitein wichtiger Indikator fir mégliche krankhafte

Veranderungewon Gewebe

2.1.2 Zellen als Bausteine des Gewebes

Der Menschbesteht aus einer Gesamtmenge von bis zu“Rellen, welche die
Grundbausteine aller Gewebe und Organe $#W#. Die Zelle (lat. cellula, kleine Kammer,
Zelle)als kleinste lebende Einheitigt alle Erbinformatiorenin sichund kann sich selbst
kopieren. Zu den wichtigsterVorgangeneiner Zelle gehoren didlitose, Stoff und
EnergiewechseReaktion auf Reize, Beweguligachstum sowie Entwicklungpoptose,

als auch die Nekroséede Zelle ist von eineemipermeablerZellmembran umschlossen,
welche aktiv oder durch Diffusionsprozesse den Stoffaustauszbr Umgebung
ermoglicht.Zellen lassen sich prokaryotische und euksotische Zella differenzieren.

Im Menschen vorkommende ukaryotische Zellen weisen im Gegensatz zu
prokaryotischen Zellen einen Zellkern mitsamt Kernhiille als auch Chromosomen mit darin
enthaltender Erbsubstanz (DNAuf, wie inAbbildungl (a) dargestellt[28]. Die Lange
einer Zelleeichtvonunter 10Mikrometern(Blutzellen, Spermietjis hin zweinem Meter
(Neuron), schematisch dargestellt iAbbildungl (b). Als Organellen werden in ihrer
Funktion zusammengehorige Teile einer Zbleeichnet{29]. Eukaryotische Zellen mit
Ausnahme voikrythrozyterenthalten einen oder mehrere Nukli@ellkerng. Ein Zellkern
steuert den Zellstoffwechsel und wird durch die Kernhtlle, bestehend aus zwei
Membranen vom Zytoplasma abgegrenzie DNA Karyolympheals auch Nukleoli
(Kernkorperchengind zur Bildung von RNA iaryoplasmaustandig Ribosomersind

Zellorganellen fur die Protdmosynthese Das aue granuléares)und glatte égranulares)
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Abbildungl: Eukaryotische Zellga) Schematischbarstellung einer eukaryotischen Zelle mit Zellorgan:
ER = Endoplasmatisches Retikulto) Exemplarische Darstellung menschlicEellen: 1 - Nerverzelle
2-Verschiedene Drisenzeljer8 - Kernlose Erythrozyten4 - Knochenzellen 5- Glatte Muskelzelle
6 - Quergestreifte Muskulatur mit mehreren Zellkernsiachgedruckt mit Genehmigung vi28] © Springe
Nature

endoplasmatische RetikuluifiErgastoplasmabefindet sich inder N&he deserrs und
bilden ein von Membranen umschlossertéohlraumsystem. SigynthetisiererLipideals

auchProteineund transportieren Stoffe und Flussigkeiten zwischen Zellorganellen.

Als weiteres Zellorganell ist derGolgiApparat hauptsachlich fur die Sekretioxon

auszuscheidenden Stoffeaus der Zelle zur Bildung vdoysosomenals auch zur
Ausrefung von Kollagenfibrillen vorhandehysosomen undPeroxisomerbauen beim
Zellstoffwechselentstandene Substanzen abMitochondrien sind in fast allen Zellen
vorhanden undverfuigen Uber eine eigene mitochdriale DNA.Uber die Atmungskette

der Mitochondrien wird Energim Form von Adenosintriphosphat (ATiereitgestellt.

Das Zytoskelett undZentriolen bilden ein Zellorganell zur inneren, stabilisierenden
Struktur. Das Zytoskelett erstreckt sich Uber die gesamte Zelle und ist mit der
Zellmembran und den inneren Organellen verbunden, wodurch ein Rahmen fir die
zellulare Organisation geschaffen wirdbem Zytoskelett assoziiert sind die
Motorproteine, wie beispielsweise Myosin, Kinesin und Dynein. Diese Molekile bewegen
spezifisches Material mittels ATP innerhalb der ZBlle.Komponenten des Zytoskeletts
konnen sich innerhallweniger als einer Minute reorganisieren, oder tber Stunden
Stabilitéat gewahrleistenEsbesteht ausden drei HauptfadensystemeMikrofilamente,
Mikrotubuli und Intermediarfilamenteschematischdargestellt inAbbildung2 nach[30].
Mikrofilamente sind Polymere des Proteins Aktin, die durch Aitidende Proteine in

funktionellen Bundeln und Netzwerken organisiert sif8D]. Mikrofilamente sind



=== Mikrofilamente
Mikrotubuli
=== |ntermediarfilamente

Filopodium

Bewegungsrichtung

Abbildung 2: Zytoskelett einer wandernde Zelle wie z.B. ein Fibroblast oder eirMakrophage
Mikrofilamente sind rot, Mikrotubuli grin undtermediarfilamentedunkelblau dargestellt. Die Position
Zellkerns (hellblau) ist ebenfalls dargestellt

besonders wichtig fir die Organisation der Zellmembran und verleihen
Oberflachenstrukturen wie Mikrovilli ihre Forngie funktioniereneigenstandig oder
dienen ald_eiterbahnen fur ATBetriebene MyosiAMotorproteine, die eine kontraktile
Funktion (wie im Muskel) ausiben oder Stoffe entlang der Mikrofilamente beférdern.
Mikrotubuli sind lange Ro6hren, didurch das Protein Tubulin gebildet und durch
Mikrotubuli-assoziierte Proteine organisiert werdg3il]. Sie erstrecken sich oft Giber die
gesamte Zelle und bieten ein organisatorisches Gerust flr assoziierte Organellen und eine
strukturelle Unterstitzung fur Flimmerharchen und Flagel@ieMotorproteine Kinesin

und Dynein transportiererstoffe entlang der Mikrotubuli, welche wieMyosine durch
ATPRHydrolyse angetrieben sind Intermediarfilamente sind gewebespezifische
fadenférmige Strukturen, die eine Reihe verschiedener Funktionen erflllen, darunter die
strukturelle Unterstiitzung der Kernmembraals auchdie Integritdt von Zellen in
Gewebengewabhrleisten Im Gegensatz zu Mikrofilamenten und Mikrotubuli werden

Intermediarfilamente von Motorproteinen nicht algansportwegeverwendet.

Zellorganisation und Bewegung

Aus der Dynamik der zellularen Aktivitaten und rthr&eranderungen kénnen
Ruckschlisse auf die pathophysiologischen Zustande der Zellen geschlossen[@&rden
Ein wichtiger Indikator fir metastasierende Krebszellen.Bteine unregulierte Motilitat

der Zelle, die auf eine Fehlregulation des Zytoskeletts zuriickzufiihr@estumorzellen
l[6sen sich von ihrem Ursprungsgewebe und wandern an neue Orte, um Kolonien mit
unkontrolliertem Wachstum zu bilden[30]. Das Zytoskelett, bestehend aus

Aktinfilamenten, Mikrotubuli und den Intermediarfilamentesowie Zellorganellen



Theorie| Biologisches Gewebe

unterliegen bei malignen Zellenzudem einer hohen Dynamik durch standige
Neuaganisation.Die Zellmigrationm Gewebdst ein komplexer Vorgang, der vor allem
durch denzellkortex beeinflusst wirdDerZellkortexist dieZytoplasmaschichtyelche an

der Innenseite der Zellmembran anliegt und eine hohe Dicht&@ydoskelettelementen
aufweist Aktinfilamente stoRen durch die Polymerisation von Aktin die bewegliche
Plasmamembran in eine Richtung und bilden Filopodien Lardellipodien welche zur
Lokomotion néwendig sind. Dieser zyklische Prozess zwischen Polymerisation und
Depolymerisation des Aktin in Zusammenspiel Motorproteinen bei ATPVerbrauch

fuhrt zu einergerichteten Bewegung. Auf zellularer bzw. molekularer Ebene lassen sich
dabei vier wesentliche Prozesse abgrenZeansienter lokaler Einstrom von{aVasser

und anderen lonen verflissigt Aktin, wodurch Hamellipodierbeweglich werden. Nach

C&" Abfall und Wasserabstrom polymerisiert das Aktin wieder und stoBt das
Lamellipodium in Bewegungsrichtung. Dazu wird am anderen Ende der Zelle die
Pasmamembran endozytiert und die intrazellular entstandenen Vesikel werden entlang
der Mikrotubuli in den vorderen Abschnder Zelle transportiertin demin der Bewegung
befindlichen vorderen Teil der Zelle wird Na@d Wasser aufgenommen, wodurch sich
dieser Bereich vergréf3ert und nach vorne verschiebt. Dazu entsprechend werden lonen
am anderen Ende Uber Kanalporen zusammen mit Wasser aus der Zelle gelassen, was zu
einer Schrumpfung fihr{33]. Die Geschwindigkeit der Bewegung einer Zelle kann
abhangig vom Zelltyp zwischen 6.0.2 um/min (Epithelzellen) bis hin zu-3.0 um/min
(weiBe Blutkodrperchen) betraggB3]. Beispiele fur Zellbewegungen sind beispielsweise
Leukozyten bei der Immunabwehr pathogener Erregemd Fibroblasten
(Bindegewebszellen), welche sich in WundenEwuneuerung der extrazellularen Matrix
bewegen. Auch Epithelzellen bewegen sich, um die durch abgestorbene Zellen
auftretenden Epithellécher zu fillen. Als einer der wichtigsten Energietrager der Zelle
wird ATPhauptsachlich fur den aktiven Transport von lonen durch die Zellmembran
verbraucht. Unter anderem ist ATP auch fur den Transport voohEgilinnerhalb einer
Zelle und fir die Bewegung von zellularen Bestandteilen oder Muskeln notwendig. In
verschiedenen Arbeiten konnte gezeigt werdeiassohne ATRVerbrauchkeine aktive

Bewegung mdglich i$84].



2.2 Optik

Unter dem Begriff Licht wird im Allgemeinen der fir das menschliche Auge sichtbare
Anteil des elektromagnetischen Spektrums \B80nm bis 780nm bezeichnet. Der bei
kirzeren Wellenldngen angrenzende Bereich unter@®@vird als Ultraviolettstrahlung
undder tber 78hm hinausgehende Wellenléangenbereisis 1mm als Infrarotstrahlung

bezeichnet.

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

Beschreibung als ektromagnetischa Wellen, die im Folgendem naher erlautert wird.

2.2.1 Elektromagnetische Wellen
Abgeleitet aus der maxwellschen Theorie beschral raum und zeitabhangige

Wellengleichungm ladungsund stromfreienvVakuum

TET—‘*Y aho 2.1

n Y oo S

€

die Ausbreitung eines mit der Zeit veranderlichenelektrischen FeldesY mit der
Lichtgeschwindigkeito [35]. Diese Ausbreitungsgeschwindigkeit ergibt sich aus der
elektrischen Feldkonstante und der magnetischen Feldkonstante
. P
— 2.2

Die Vakuumlichtgeschwindigkeit ist eine fundamentale Naturkonstante umeirde auf
299.792.458n/s festgelegt Fur eine detaillierte Beschreibung zur Herleitung der
Wellengleichung aus demaxwellscherGleichungersei auf die Literatuf36] verwiesen.
Die Ausbreitungsgeschwindigkeit einer elektromagnetischen Waiteeinem Medium
ergibt sich aus dem Verhéltnis von Lichtgeschwindigkeivakuumd zur Wurzel von

relativer Permittivitat- und relative Permeabilitat des Mediums
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und ist damitim Medium in der Regel geringafs im Vakuum. Eine daraus abgeleitete
Konstante ist der Brechungsindex Dieser ergibt sich aus dem Verhéltnis von
Lichtgeschwindigkeit im  Vakuum und  Ausbreitungsgeschwindigkeit  der

elektromagnetischen Welle im betrachteten Medium

—

€ - 24

8,.

Das elektrische FeltY afd des Lichtes kann aufgrund der hohen Oszillationsfrequenz

nicht direkt gemessen werden. Messbar ist nur die Inten&iétobei gilt
o x 87Y amTYdd O 25
0 Obeschreibt die zeitliche Mittelung des elektrischen Feldes.

Periodisch&Vellen
Ein Spezialfall elektromagnetischer Wellen shamonischeWellen [37]. Unter der
Annahme einer zeitlich periodischen Abhangigkeit mit einer feKremsfrequenz , kann

das Felcauch durctdie komplexe harmonische Funktion
Y G Ya'Q 2.6

beschrieben werden. Hierbei gilt, dass Hieisfrequenz mit derKreisvellenzahfQiber

"Q —zusammenhangfY & mussdanndie HelmholtzGleichung

T nYa QYA 2.7
erfiillen. DieKreisvellenzahl ist reziprok proportional zur Wellenlangenit 'Q — und
die Kreisfrequenz ¢" "(proportional zur FrequenZ) Die Frequenz bestimndie
Farbe des Lichtes sodass im Fall von harmonischen Wellen auch von

monochromatischem Licht gesprochen wirtm Bereich des sichtbaren bis zum

nahinfraroten Licht liegen die Frequenzen in einem Bereich véh 10'° Hz

DispersionPhasenund Gruppengeschwindigkeit
Aus Gleichun@.4 folgt, das die KreisvellenzahlQiiber den Brechungsindex mit der

Kreisfequenz der elektromagnetischen Strahlung gekoppelt ist



. €1 .
Q —— 1] 2.8
w

Im Vakuum ist der Brechungsindék alle Wellenldngerkonstantgleich einsund die
Kreisvellenzahlstreng proportional zurKreisfequenz was im Fall der Ausbreitung von
Licht inMaterie nicht mehr zutrift. Die Abhangigkeit von Ausbreitungsgeschwindigkeit
beziehungsweisd®rechungsindex von der Frequenz deraBlung wird als Dispersion
bezeichnet. Die in Gleichung2.4 definierte Ausbreitungsgeschwindigkeit einer

monochromatischen Welle wird als Phasengeschwindigkdiezeichnet
’ —_— —, 2.9

da sie die Geschwindigkeit angibt, mit der siie Phaseeiner Lichtwelleim Raum
ausbreitet. Im Fall von breitbandigem Licht und Dispersion beschreibt eine weitere Grof3e,
die Gruppengeschwindigkeit , die Geschwindigkeit, mit der sich die Einhillende eines

Wellenpakets ausbreitet:

—a

— 2.10

~
¥

Q

—a

Ist die Gruppengeschwindigkeit nicht konstant, lauft das Wellenpaket auseinander, da
sich unterschiedliche spektrale Anteile des Wellenpakets mit unterschiedlicher

Geschwindigkeit ausbreiten.

2.2.2 Kohéarenz

Zwei Wellen werden alsoharent zueinander bezeichnet, wenn sie Uber Zeit und Raum
eine konstante Phasenbeziehung haben und dadurch interferenzfahig sind. Allgemeiner
wird die Korrelation des elektromagnetisah@/ellenfeldes als Kohérenz bezeichfgg].

Die Koharenzfunktion & o i i beschreibt die Korrelatiodes Feldesin den Orten

& undda und den Zeiterd undo
3 ¢ hhy oyam AY am O 2.11
AlsKoharengradwird die normierteKoharenzfunktiofi eingeftihrt

3 oho ha o
r ahdhho — 2.12
‘ ' gl ta oo
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Der Grad der Koharenz an zwei raumlich unterschiedlichen Punkten zur gleichen Zeit wird
als raumliche Koharenz bezeichnet, wohingegen die Koharenz an einem Punkt zu
verschiedenen Zeiten als zeitliche Koharenz bezeichnet wird. Fir diese Arbeit ist weiter

nur die zeitliche Kohéarenz
3 30 dYohY o 300 2.13
und der zeitliche Koharenzgrad

3 30
3T

[ 30 2.14

bedeutend.3 1 entspricht der IntensitafCan dem betrachteten Punkuind ist der
betragsmaRig groRte Wert der Autokorrelation, wongt 30s p gilt. In einem
Interferenzexperiment mit gleicher Intensitét der Teilstrahlen entspricht der Betrag des
komplexen Selbstkohdrenzgrag 3Os der bereits von Michelson eingefiihrten

Kontrastfunktiony :

' o o 30 2.15
0 D o g 30s .

Fur eine ideale periodische Welfleo YO 'Q nimmt der Betrag degeitlichen
Koharenzgrasimmer den Werfp an. Es wird zwischen vollkommen koh&rent $0s

p), partiell kohdrent t g 30s p) und volkommen inkoharentg 30s T
unterschieden. In der Praxis nimmt die messbare Kontrastfunktion fiir nattrliche und

kiinstliche Lichtquellen mit zunehmendexab. Eine wichtige CharakterisierungsgroRe

ist die Koharenzzeit , bei der der Betrag des Koharenzgrades-aalbgefallen ist. Die
Koharenzlange  — entspricht der Strecke, die das Licht in der ZeituriicklegtNach
dem WienerChintschinTheorem ist die zeitliche Kharenzfunktion 3 30 die

Fouriertransformiertedes Leistungsspektrumsy]
3 30 Y1 Q Q) 2.16

mit

11
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2.2.3 Interferenz
Interferenz beschreibbei der Superposition von zwei koharenten elektromagnetischen
Wellen

Y1 Y1 Y 2.18

das Phanomen der Abhangigkeit der Intensitat von der Phasendiff§8éhZur die von
einem Detektor gemessene Intensitat O bei Uberlagerung

Y zweierperiodische Wellen Y1 RY] mit einemPhasenversat%s gilt
Y Y1 Q 2.19
YT Y1 Q
0ox &Y sO
&Y1 Y1 sO
®Y1 s SY1 s ¢ ‘OOAT $%0
Die gemessene Intensitéist die Summe der Einzelintensititen und des Terms

¢ ‘OOA T %o, welcher von der Phaselifferenz 3%. zwischen den beiden Wellen

abhangt und das vom Detektor gemessene Interferenzmuster bestimmt.

2.2.4 Optische Abbildung

Als Abbildung wird in der Optik die Erzeugung eines Bildes von einem Gegenstand durch
Licht mithilfe eines optischen Systems bezeichnet. Dieses begtgtischerweiseaus

einer Linse oder einem System von Lindeie Auflosung eines bildgebend&ystems
welche angibtinwieweit kleine Strukturen abgebildetverden kdénnen wird durch
Beugung des Lichts begrenEin optisches System, dessen Auflésungsvermégen an der
theoretischen Grenze des Instruments liegt, da es keine Aberrationen aufweist, gilt als
beugungsbegrenztDie FourieiOptik beschreibt die Ausbreitung des Lichtes unter
Berlcksichtigung der Wellennatur mithilfe der Foureralyse. Die Polarisation wird
dabei \ernachlassigt.Nach der FourieAnalyse muss im Frequenzraum gentigend

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

12
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Details entsprechenin einem Bild hohen Frequenzen im Foufikaum. Bei einer
Abbildungentsprechen Linsen optischen Tiefpassfiltern, da nur ein Teil des Lichts von
einem Punkt durch die Apertur der Linse durchtreten kebie.Wirkungeiner Linseauf

die Abbildungwird durch diePupillenfunktion P(x,ypeschrieben. Diese ist fiir eine

aberrationsfreie Linse:

b o pinnerhal b der LinS(Z.20
It auller hal b

Ein Punktsignal, welches nach der Foufealyse einem konstanten Spektrum
entspricht kann von einem abbildenden Systemur bis zu einer bestimmten
Grenzfrequenz Ubertragen werdeBabei besteht ein wesentlicher Unterschigdder
Bildgebungnit koh&renter und inkoharenter Beleuchtungelche auchmit der Theorie

der FourierOptik beschriebemverdenkann[39].

Bei koharenter Beleuchtung ist die Bildgebuitgar in der komplexen Amplitud®ie
Amplituderspreizfunktioneines Objektivs ist definiert als die raumlicWerteilungder
Amplitude des Bildesauf dem Detektor wenn das Objektiv von einer perfekten
Punktquelle beleuchtet wirdDas komplexe Wellenfeld in der BildebélYe entspricht
der Faltung der Objektwell®  mit der Amplitudenspreizfunktion (auckoharenten

Punktspreizfunktiond

Y 0 z7Y 221

Entsprechend dem Faltungstheorenst die Fouriertransformierte der Bildebene

Y o] die Multiplikation auskomplexe Amplitudentransferfunktiony und

der Fouriertransformierte der Objektwelled

0 n to 2.22
Die Amplitudenspreizfunktion kann auch &suriertransformierteder Pupillenfunktion
beschrieben werden. Sie stellt eine wichtige Vergleichsgrof3e dar, udas
Auflésungsvermdgen eines optischen Systems zu beschreili@a. maximale
Grenzfrequenz der koharenteTransferfunktion eines beugungsbegrenzten Systems

kann durch

13
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beschrieben werdeywobei"die Brennweite der Linse ipt0].

Im Fall von inkoharenter Bildgebung, bei der keine feste Phasenbeziehung zwischen
Strahlen, die aus unterschiedlichen Teilen des zu untersuchenden Objektes stammen,
vorhanden ist, addieren sich die Intensitaten lingkl] und die Bildentstehungann tGber
eine Faltung der Intensitat des Objekt& mit der Punktspreizfunktiod®  und dem

Bild'O ausgedrickt werden

O v z0 2.24
Die Punktspreizfunktion 0 entspricht dem Betragsquadrat der
Amplitudenspreizfunktion 0 © s. Nach FourierTransformation kann die

inkoharenteBildentstehung auch durch

0 noiQ 2.25

ausgedrickt werdenwobei'Q die Fouriertransformierteder BildintensitaundQ die
Fouriertransformierte der Objekintensitdt ist. Die Fouriertransformierte der
Punktspreizfunktionst die optische Transferfunktian . Die optische Transferfunktion
(OTF) entspricht der Autokorrelierten der Amplitudentransferfunktiber Betrag der

OTF wird als Modulationstransferfunktion (MTF) und die Phase als
Phasentransferfunktion (PTF) bezeichnet. Die MTF beschreibt das Kontrastverhaltnis
zwischen Bild und ObjekDie inkoharenteTransferfunktioneines beugungsbegrenzten
Systems reicht bis zu einer Frequenz, die das Doppelte der Grenzfrequenz der koharenten

Ubertragungsfunktion betragind ist durch

]
- 2.26

U o R 0
gegeben[40]. Die inkohdrente Grenzfrequenz bestimmt die maximal (bertragbare
Frequenz der Bildintensitdt wahrend sich die kohérente Grenzfrequenz auf

Frequenzkomponenten daildamplitudebezieht.

14
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2.2.5 SuperkontinuuriLichtquellen

Als Superkontinuum bezeichnet man ein Kontinuum optischer Frequenzen oder Licht,
welches mit nichtlinearen Prozessen erzeugt wigdiperkontinuurdLaseremittieren
breitbandigesLicht im sichtbaren (VIS) und infrarot€iR) Spektralbereich{42]. Das
Phdnomen des Superkontinuums, bei dem durch
erzeugt wird, wurde erstmals 1970 beschrieb@3]. In den letzten Jahren wurde die
Erzeugung des Superkontinuums in verschiedenen Hliioddren Materialien studiert.
Insbesondere  mit ultrakurz  gepulsten Lasersystemen, wie beispielsweise
Titan:SaphuLaser konnten Spektren von UV bis IR mit hoher rAumlicher Koharenz erzeugt
werden. Durch diese einmaligen Eigenschaftémer hohen raumlichen Koharenz mit
einer sehr geringen zeitlichen Koharefanden SuperkontinuurdLichtquellen weite
Verbreitung in verschiedensten Anwendungsfeltetie beispielsweise der konfokalen
Fluoreszenzmikroskopie und in der optischen Koharenztomod#fj&5] Heute werden

zur Erzeugung réumlich koharenter StrahlpiyptonischeKristalfasern (engl. Photon
Crystal Faser, PCF), in welche ultrakurze Laserpulse fokussiert werden, eingesetzt. Dabei
werden Pikosekundetbis Nanosekundenpulse mit Wiederholraten von MHz bis GHz mit
einer Bandbreite von typischerweise 402500nm erzeugt [42]. Zum weiteren
Verstandnis der grundlegenden Mechanismen zur Erzeugung des Superkontinuums wird

an dieser Stelle auf die Literatur verwiedds-47].
2.3 Optische Koharenztomografie

Optische Kohéarenztomografie (engl. Optical Coherence Tomography, OCT) ist die
Bezeichnung flr ein optisches Bildgebungsverfahren, welches sich inshesondere zur
hochaufgeldsten Abbildung von Strukturen in streuenden Proben eigt@&b1]. OCT
ahnelt inihrem Ansatz- Einstrahlung einer Welle in ein Objekt und Messung der Laufzeit
der Rickstreuung der Sonografie. Da in der OCT elektromagnetische Wellen zur
Bildgebung genutzt werden, basiert die Bildgebunf) der Rickstreuung von Licht an
Grenzflachemit unterschiedlichemrechungsindein der zu untersuchendeR®robe OCT

bietet eine Aufldsung in Mikrometerbereich bei einer Eindringtieda bis zu mehreren
Millimetern und schlie3t damit eine Licke zwischen UltrasdBildbebung und
Korfokalmikroskopie (KM[52]. Auflésungsvermdgen und Eindringtiefer OCTsind im
Vergleich zu anderen prominenten BildgebungsmethodeXbinildung3 dargestellt.VVon
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Abbildung3: Auflésungsvermdgen und Eindringtiefe von @&Vergleich zu Konfokalmikroskopie (KM}
UltraschaliBildgebung Ultraschal). OCT erreicht typischerweise eine Auflésung im Bereich vb@5n be
einer Eindringtiefe bis zmehreren MillimeternIn der Forschung eingesetzte hochauflosende OCT S
erreichen eine Auflésung von kis 1 um. Damit reiht sich die OCT als bildgebendes System zw
UltraschalBildgebung und KonfokalmikroskogieM)ein.

anderen  optischen  Bildgebungsverfahren,  wie  Multiphotonenmikroskopie,
Lichtmikroskopie oder Konfokalmikroskopie grenzt sich die OCT durch eindevon
lateralen unabhéangige axialen Auflésung aldin der OCT ist die axiale Auflésungrvo
Spektrum der Lichtquelle abhangig. Die laterale Auflosung ergibt sich aus der
verwendeten NA des ObjektivsTypische axiale und lateeal Auflésungen von
OCTSystemeriegen im Bereich von 510 um bzw. 10- 20 um. Analog zur Sonografie
wird in der OCT ein an einer Stelle gegsenes Tiefenprofil als$can bezeichnet. Durch
Abrasterung der Probe entlang einer Achse bzw. zweier Achsen wifieémschnittbild

(B-Scan bzw. Volumen erzeugt.

2.3.1 TimeDomain OCT

OCT wurde erstmalig 1991 als Ti#demain OCT (FOCY Verfahren beschriebeft].
TDOCT basiert auf der Verwendung einer breitbandigen Lichtquelle zusammen mit einem
im Referenzarm verfahrbaren Spiedein schematischer TOCT Aufbau ist iAbbildung

4 dargestellt. Das Licht wird in einem Strahlteilareinen Referenz und Objektarm
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Transver s«

q\Scannen

Obj ekt

A-Sc an

Abbildung4: Schematisch®arstellung eine$D-OCT Aufbas- Eine Lichtquellemittiert breitbandiges Lict
welches Uber einen Strahlteiler in airiReferenzund Objektarm aufgeteilt wird. Ein Teil des aus beiden A
zuriickreflektierten Lichts interferiert auf dem Detektor, wenn der Weglangenunterschied in den beide
gleich ist. Durch Anderung des Weglangenuntersclyielisrd einA-Scandes Objektes aufgenommen.

aufgespalten. Das vom Referenzarm und vom Objekt zuriickgestreute Licht wird am
Detektor aufgezeichnet Interferenz entsteht nur, wenn die Laufzeitunterschiede von
Proben und Referenzlicht innerhalb der Koharenzlatiggen Durch Veranderung der
Referenzstreckez und transversales Scannen in Xann die Probe sequenziell

tiefenaufgelostabgetastetwerden.

2.3.2 FrequencyDomain OCT

Bereits 1995 veroffentlicht&ercher et al[53] einenneuenAnsatz zur Detektion eines
A-Scars, der seither al§requencyDomain OCTFDOCT teils auch als Fouridbomain
OC7 bezeichnet wird. Im Gegensatz zur-@DT bleibt der Referenzspiegel starr und ein
komplettes Tiefenprofil wird aus der spektralen Abhangigkeit der Interferenz berechnet.
NachUmrechmung von Wellenlangauf die Kreisvellenzahl und Fouriefransformation
kann derA-Scarrekonstruiert werdenNachEinfiihrung der FEDCT konnte experimentell
schnell bestatigt werden, dass im Vergleichh ZWOCTbei gleicher oder besserer
Bildqualitat eine héhere Messgeschwindigkedtreicht werden kann[54]. Durch die
parallele Detektion der Tiefeninformationen in der -B@T k&nnen gegeniiber der
sequenziellenDetektion eines AScans in der TDCTbei gleicher Aufnahmezeit und

Bestrahlungsstarkenehr Photonen detektiert werdenDer durch dieparallelisierte
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Abbildung 5: Schematischéarstellung einesSDOCT Aufbasi- Der Aufbau ist ahnlich zu FOCT. D«
Referenzspiegel ist fixiert und die einzelnen Spektralanteile des breitbandigen Lichts werden nach Al
an einem Gitter typischerweise an einerilerdetektor detektiert. Alternativ dazu arbetteSSOCT m
durchstimmbaren Lichtquellen, bei denen die einzelnen Spektralanteile aRledtediodegemessen werde

Detektion mogliche Sensitivitatsvorteil konnte in drei voneinander unabhangig
erschienenen Veroffentlichungen theoretisch beschrieben well@&b7]. Systeme, die
sich diesem Ansatz zur Parallelisierung zunutze machen, kdnnen weiterhin nach Art der
spektral separierten Detektion in zwei Klassen unterteilt wer@@8]. Spektrometer
basierte FBOCT Systeme nutzen Gittann das breitbandige Licht vor der Detektion
spektral autuspalten(engl. SpectralDomain OCTSDOCT auch FourieDomain OCT
schematisch dargestellt ilbbildungb. Die wellenlangenabhéngige Interferenzintensitét
wird dann in der Regel mit eine@eilerdetektor gemessern59]. Als Alternative dazu
arbeiten SwepiSourcebasierte OCBysteme(SSOCT auchOptical Frequency Domain
Imaging)mit durchstimmbaren Lichtquellen, welche einzelne Wellenlangen sequenziell
erzeugen, sodasdie wellenlangenabhangige Interferenzintensitats Zeitverlaufmit

Photodioden detektiert werden kann.

Signalerzeugunigp der FBOCT

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

Lichtquellen werden haufig Superlumineszenzdiod€SLD) eingesetzt, welche
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kurzkoharentes Licht im nahfraroten Wellenlangenbereich emittierej48]. Die
elektromagnetische Welle der Lichtquelle wird in einem Interferometer in eine Referenz
'Y 'Q und Objektwellezur Bestrahlung der zu untersuchenden Probe aufgetBiie
Referenzwelle wird in einen Referenzstrahlengang ausgekoppelt und zusammen mit der
Uberlagerung der aus unterschiedlichen Tiefen der Probe zgeistieutenAnteile der
Probenbeleuchtung “Q auf dem Detektor zur Interferenz gebracht. Im Folgemeérd

die Theorie zur Signalentstehung fir -BICT wiedergegeben. Diese folgt der
Beschreibung nactH. Spahr und J. Fujimot@l8, 60] Nachdem das vom Objekt

zurickreflektierte elektrische Feld den Strahlteiler passiert, kann es durch

YQ 6 6 QQ 2.27
0 Q 60 Q sUQ (0] 2.28

beschrieben werdend ist hierbei ein Faktor, der die Amplitudentransmission des
Referenzarms und die Reflektivitat des Referenzspiegels besclireif® beschreibt die
spektrale Form der Lichtquelled stellt aquivalent zurdo die Transmission des
Objektarms dar.& beschreibt die Weglangendifferenzlativ zu & . — & ist der
tiefenabhangige Amplitudenstreukoeffizient. Die Objektwelle setzt sich aus der Summe
aller gestreuten Wellen zusammen, wobei der Falkgom exponentiellen Anteil der
Objektwelle durch den Hinund Rickweg entstehtAuf dem Detektorwerden die
jeweiligen von Referenzind Objektarm zurtickreflektierten Anteikohéarenttiberlagert.

Dabeiwird vomDetektor dieStrahlungsintensitat
0Q r&8Y Qs Qs ¢cpPYQUO QO 2.29

erfasst.p steht fir den Realteil und ist ein Faktor, der die Effizienz des Detektors

beschreibtDie gemessene Intensitat setzt sich aus drei Termen zusammen

2.30
‘0Q FY'Qo (Gleichanteil)
'3E! __sasUA A U A (Autokorrelation)

" Qgprpo 0, -aQ (Kreuzkorrelation)
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"Y'Q ist das Betragsquadrat van "Q und entsprichtder spektralen Intensitatsverteilung

der verwendeten Lichtquelle. Der GleichantédC)ist ein weglangenunabhangiger
Untergrund. Er ergibt sich aus dem Spektrum der Lichtqualled dem
Leistungsreflexionsvermogen des Referenzspiegels. Der Gleichanteil ist meist die grofite
Komponente, da die Referenzreflektivitat Gblicherweise wesentlich gréfer ist als die
Objektreflektivitat. In OCTGeratenwird dieser Term ohne Einfluss von Probenlicht
bestimmt und vom gemessenen Signal subtrahiert oder bei S®eptce basierter OCT
mittels Subtraktion zweier gegenphasiger Signale (balanced detection) elinpi@giDer
AutokorrelationsAnteil reprasentiert die auftretende Interferenz zwischen den einzelnen
Probenreflexionen in verschiedenen Tiefen und erscheint als Artefaldn OCBildern

Da die Autokorrelation von e Produkt derleistungsreflektivitatler Probeabhangt,

wird sie durchdie heterodyne Verstarkungei der Signalerzeugung vergleichsweise
niedrig gehalten. In homogen streuenden Gewebe nimmterd Anteil des
AutokorreliertenSignals kontinuierlich von der ZebelaylLine ab. Der fur die
OCBildgebumy wichtige Anteil ist der Kreuzkorrelatwierm da er Informationen tber

in der Tiefe liegende Strukturen enthaRieser hangt sowohl von d#&reisvellenzahlQ

der Lichtquelleals auch von der Weglangendifferemzwischen dem Referenzarm und
den Probenreflektoren ab.Da der Kreuzkorrelationstermin proportional zum
Amplitudenstreukoeffizierdn ist, ist ertypischerweise kleiner als die EXOmponente.
NachinverserFourierTransformationdes detektierteninterferenzsignald0Q kannder

A-ScanfOd rekonstruiert werden:

2.31
. 00 ™ F°Ya o “Ya @
FYa B
o . (b)
z s a s UA AUAU
a a
["Y& © O 2 _? - = (c)

Dererste Termdesfouriertransformierten Signalén Gleichung2.31 enthélt dieFourier
Transformatiordes Leistungsspektrunter Lichtquell€Yd . Dieser in defRohdaten des

A-Scans enthalteneniedrigfrequente Anteil zeigt sich durch einen relativ hohen
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Signalpeakeid 1 Erkanndurch eine Hochpassfilterung aus dem &&ignakntfernt
werden Term (b) enthélt die Autokorrelierte der StreuverteilymgDie Information Gber

die Probe ergibt sich aus depurierTransformationdes Kreuzkorrelationsanteils (c). In

diesem sind die tiefenabhangigen Streukoeffizienter- und—  — gefaltet mit der

Fouriertransformierte spektralen Form der Lichtquelle und skaliert mit Objektd
Referenzwellenamplitude enthalten. Die positiven und negativen Laufzeitdifferenzen
ergeben sich aus der Symmetrie deyurierTransformationeiner reellen Funktion. Ein
Vorteil der FEOCT ist die Messung eines komplexen -S{ghals, welchsowohl die
Amplitude als auch eine Phaseninformation des zuriickgestreuten Ligr#silt. Eine
schematische Darstellung der Signalrekonstrukgores AScansst in Abbildung6 nach

[48] dargestellt.

R
I Position des
Il Referenzspiegel s
1
1
1
1
1
1
I z
(@) 0 Zr Zpy Zp
1 (z)/A-Sca n

Gl ei chdgnteil
Kreuzkorrelati on
Autokorre!latio

A N D N |

(b) 2242, 2Az4-2,,) 0 T 2(242,,) -22525,)
Abbildung 6: Schematische Darstellung einesSgansin der FDOCT (a) Zwei reflektierende Schicht
(Deltalmpulse) in verschiedenen Tiefgund mit jeweils unterschiedlicher Reflektivitatr . (b) Nach eine
FourierTransformatiorerscheinerAutokorrelations, Gleich (DC) und Kreuzkorrelationsantieil A-Scan Die
Form der Impulse im-Bcan ergibt sich aus der FowTeansformation des Spektrums der Lichtquelle

z

Dispersion

Dieflr die OCT eingesetztereitbandigenStrahlung wirddurch chromatische Dispersion

in optisch dichterenMaterialien wie beispielsweise Glas oder Wasser beeinflusst. Die
Gruppergeschwindigkeitles Lichtefiangt von Brechungsindéx Q des Materials apin
dem sich Licht ausbreitet. Durdbispersionbreiten sich dieverschiedenerspektralen
Anteile des Lichts unterschiedlickchnellaus Dispersiorhat in der auf Interferometrie

beruhenden OChur dann einen Einflussyenn sich die Dispersion in Objektund
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Referenzarmunterscheidet Ungleiche Dispersiorerbreitert die Koharenzfunktion und
verringert die OCTSignalamplitude. Um die Dispersion in den beiden Armen
anzugleichen, kann beispielsweise Glas inreiter beiden Strahlengénge eingebracht
werden. Der Einfluss von Dispersion auf die PH&s@ des Lichtekann durch eine

TaylorReihenentwicklung beschrieben werden:

Y %o T pT %0 2.32
o 111 EATQ '
%0°Q
%0 0 Q
0°Q
pT %0 Q) 7 7
Lo Q0 8
¢ T Q
Mit Q als zentraleKreisvellerzah| wobei'Q  — gilt. Der erste Term beschreilgine

globale Phasendnderung, derweite Term eine Verschiebung des -S&ans
(Gruppengeschwindigkeigntlang derTiefe.Der dritte Term stellt die Dispersion zweiter
Ordnung (Gruppengeschwindigkeitispersiof dar [61], welcher zur Verschlechterung

der axialenAuflosung fiihrt

Rauschjuellen

Das in der OCT gemessene interferometrische Signal untedieggm Rauschen
, , welches sich aus unterschiedlich@auschquellen zusammensetizh Folgenden
wird vollstandig linear polarisierte Strahlung angenomni@ie Rauschanteilkbnnen in
Auslese und Dunkelrauschen(engl. read out noise &dark noise,, )
Schrotrauscherefigl. shot noise, ) und Uberschussrauschen (engl. excess ngisg,
unterteilt werden und sind mafRgeblich abhangig von der verwendeten Lichtquelle und

2.33

” ” ” ”

dem Detektor.

Ausleserauschen und Dunkelrauschen entstehen am Detektor.

Dunkelrauschen, bedingt durch spontane Bildung von freien Ladungstragern durch
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Warme, ist proportional zurWurzel der Belichtungszeit am Detektof62]. Als
Ausleserauschen werden alle Rauschquellen zusammengefasst, die bei der Digitalisierung
des analogen Signals entsteheDas Schrotrauschen ist bedingt durch die
Quantelung des Lichts in Photonen. Aufgrund der Quantisierung wird auch bei
konstantem Strahlungsfluss einer idealen monochromatischen Strahlungsquelle nicht
eine konstante Photonerluss detektiert. Die Signalshwankungen kénnen Uber eine
PoissonrVerteilung beschrieben werden, deren Varianz gleich dem MittelwerinisEall

von Superkontinuurkichtquellenentsprichtdas Uberschussrauschen demrelativen
Intensitatsrauschen (engl. elative intensity noise RIN durch die Pulszu-Puls
Intensitatsschwankungeder Lichtquelle Der Einfluss des RIN durch den Einsatz von
SuperkontinuurrLichtquellen beeinflusst die Bildqualitat, dan der Praxis das
Uberschusstuschergegeniiber dem Schrotrauschen nicht mehr vernachlassigh&iist
skaliert mit der Wurzetler Lichtleistund63]. Das durch Superkontinuwichtquellen
verursachte  zusétzliche Uberschussauschen (RIN) zeigt sich nach der

FourierTransformatiorndes gemessenen Signals als erhdhter Rauschunterd@dhd

Rekonstruktion in d&D-OCT

In derD-OCTwird ein AScari0Q (iblicherweiseannahernd linear zur Wellenléangead
damit nichtlinear zur Kreiswellenzaffmit einem Spektrometeraufgezeichnef65]. Um

ein in"Qlineares Signal zu erhaltemiissen die am Spektrometer detektierten Daten auf

einen aquidistanten Abstanidh k-Rauminterpoliert werden

Neben der direktenUmrechnung vonWellenlange zu Kreiswellenzahl § Q unter
Berucksichtigung der Gittergleichuf®f] konnen auch verschiedene Kalibriermethoden
verwendet werden. Beispielsweise kann Uber efngomatisierte Kalibrierun§67] oder
eine KurzzeiFourierTransformation(engl. shoritime Fourier transform, STF[B8] der

_0 "QVektor fiir die Interpolation berechnen werden. Die Bestimmung deS "Q
Korrektunektorswird bei der Kalibrierung des Spektrometers einmalig durchgefihrt und

kann fur alle nachfolgenden Messung wiederverwendet werden.

Zur Reduktion deRauschens und Entfernung des Gleichanteils konnen in d&@C3D
verschiedene numerische Vorverarbeitungsschritte genutzt werden, die im Folgendem

erlautert werden.
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Um den Einfluss deGleichanteilsbei der Rekonstruktion zu minimieren, wird in der
SDOCT ein Signal am Spektrometer ohne Licht aufgezeichnet und von den
aufgezeichneten Rohdaten einesSéans subtrahierNachEntfernung des Dunkstfoms

kann durch eine Hochpassfilterung oder ein ohne Probenlicht aufgezeichnetes Signal des

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

In den folgenden Prozessierungsschritten erfolgt die Dispersionskorrégtodisation,
Fensterung undLinearisierungles Signald/Vie aus Gleichung.31 ersichtlich,wird das
gemessene Signal miedFouriertransformiert& desSpektruns der Lichtquelle gefaltet.

Da das gemessene Spektrum endlich lgnhnen nach der Fouridiransformation
Seitenbander entstehen, die durch eine geeigrigiteerung minimiert werden kénnetn

der OCT wird der Vorgang der Minimierung der Seitenbander, Unterdriickung von
Reflexionenm Aufbausowie der Kompensation vamgleichmafigr Empfindlichkeit der
Pixel als Apodisierung bezeichnet. In der SBOCT wirdfur die Apodsation das
Referenzspektrum durch d&lockieren des Probenarms und Aufzeichnen der Intensitat
des Referenzariithts ermittelt. Ein gemessenes Interferenzsignalird bei der
Rekonstruktion durch das Referenzspektrum geteilt und anschlielend mitr eine
geeigneta Fenstefunktion multipliziert. Der Apodisierungsschritt umfasst damit auch
die Korrektur des zum Ausleserauschen zugehdrigen fHaédrn Rauschens, d. h. der

Schwankungen der Intensitaten einzelner Pixel bei gleichmafiger Beleuchtung

AnschlieBend erfolgt eine Interpolation der Daten mit dem fir das Spektrometer
ermittelten _© "QVektor. Insbesondere im Bereich von axial hochauflésenden OCT
Systemen ist eine Kompensation der Dispersion zur Erreichung der maximalen Auflésung
unabdingbar [69]. Diese kann entweder durch geeigreWahl von technischen
Komponenter{70] odereinernumerisch& Nachprozessierung kompensiert werdei].

Bei einer numerische Nachbearbeitungverden die AScan Rohdaten um airPhase
komplex erweitert,um die inharente Probendispersion und den Dispersionsunterschied
zwischen Objekt und Referenzarm bestmdglich korrigiefDies erfolgt Uber eine
Multiplikation mit einem Phasenterm, der unt@ptimierungder axialen Auflésung durch
iterative Anpassungbestimmt werden kann[71]. Durch eine darauffolgende

FourierTransforméion wird der A-Scan'Od rekonstruiert. In Abbildung 7 sind die
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Abbildung 7: OCTSignatekonstruktion- Background subtractionDie Subtraktionvon Gleichanteil un
Dunkesignalwird auf das Rohsignal angewandtm das Hintergrundsignal zu entfernénterpolation: Die
_ 0 Tinterpolation sorgt fiir eineLinearisierungdes Signals im-Raum Dispersion compensatiorbie
numerischeDispersionskorrektuoptimiert die axiale Auflosung Spectral windowingDie Fensterung wi
durchgefihrt, um das SignBauschVerhdltnis zu maximieren und die Breite der axi&@&®zu minimierer
Fourier transform: Die anschlielendeFourierTransformation rekonstruiert den AScan und del
Dynamikbereich des Signalgd fur dieDarstellung logarithmiertin der unteren Bildreihe sind Ergebnidst
FourierTransformation des Signalgu unterschiedlichen Schritten bei der Prozessierung und
Auswirkungerdargestellt.Nachgedruckt mit Genehmigung v{i0] © Springer Nature

grundlegendea Schritte der OCIProzessierungind deren Auswirkungen wahrend der

Rohdatenprozessierung dargestellt.

Technisch€harakterisierunder Bildgebungsleistung
In der OCT werden verschiedene Parameter fir die technische Charakterisierung der
Bildgebungsleistung erhoben, die ifolgendenin einzelnen Abschnitten erlautert

werden.

Axiale Auflésung
In der Literaturwird die axiale Auflosung in der OGQiRufig unter Annahme eing
gaul3formigen Spektrums der Lichtqueldeirch die Kohéarenzlangangegeben Die

FourierTransformation einegaul3férmigen Spektrum

. Q
c Aob —— 2.34
C tn
mit der Halbwertsbreite Q ¢ c¢tl g t,,ergibtsich als
. P . a
. c —t, Aop— 2.35
s p

S
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mit der Halbwertsbreite (engl. full width at half maximum FWHM
w ¢ ¢l Ig¢ -. Da zusatzlich der Hirund Riickweg des Lichts beriicksichtigt

werden muss, kann die axiale Aufloswng in der FBOCT durch

, I o}
= 2.
3 a Ttl Ig t,Q 36

abgeschatzt werdenNach Ableitung der Kreiswellenzahl nach der Wellenlarge

—— ergibt sichdie in der Literatur haufigenutzteFormel
3 a i ¢ =—h 2.37
0 qtl Ig T h
die die axiale Auflosungh Abhangigkeit deZentralwellenlange_ und der spektralen
Breite 3_ des Lichtsangibt [72]. In der SBOCTist die axiale Auflésung durch die

Apodgation, d. h. durch die Fensterfunktionbestimmt Unter Annahme eirre

HannFengerungkann dieaxiale Aufldsung nach

mit 0 als spektrale Breite der Lichtquelleerechnet werden Sie entspricht dem

doppelten Pixelabstanf¥3].

SignalRausckverhaltnis

Aus Gleichung@.31 ergibt sich, dass der signaltragende AnmilOCTSignadem Realteil
des Kreuzkondliertenanteils am Detektor entspricht. Dieser wird spektral Ubend
gesamte Detektor aufgezeichnet. [ Amplitude desdetektierten Signas wird zur

Linearisierungjuadriert undkannnachder FourierTransformationiiber

- Qu 0
Y ' f 2.39

O
beschriecben werden[48]. — st die Quanteneffizienz des DetektorsQ die
Elementarladung)  und0 die Referenzbeziehungsweis®bjektarmleistung m
Detektor von der Probe T die Belichtungszeitdes Detektorsund O — die
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Photonenenergienit demP | a n ¢ kWirkuogsomantuniQ derLichtgeschwindigkeib

und Wellenlange._.

SignalRauschVerhaltnis:Das SignaRauschVerhéltnis éngl. signato-noise ratio,SNR
ist allgemein definiert als Verhaltnis der LeistulegSignad ‘Qur Rauschleistung. In der
OCT wird das SNR als Quotient der mittleren Leistungrattieren Rauscleistung
angegeben

32 ¢ “Y
“YOY
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Das SNRwird in der Literatur haufigin logarithmischer Form angegebéi:0 'Y

¢l C . Ein optimales SNR wird erreicht, wenn das Schrotrauschen dominiert
welches mit der Wurzel des Signals rimmt. Unter Annahme, dass die
Referenzlichtleistung wesentlich gro3er ist als das zurlickgestreute Licht von der Probe

gilt fir das Auslesaund Dunkelrauschen:

- Qo
, f , 2.41
@]
In diesem Fakrgibt sich fir das SNR:
YOy o 1 2.42
0 o -

Verbesserung des SNR durch Mittelungm die Bildqualitét zu verbessern, kann eine
Steigerung deSNR durch Mittelungerzieltwerden[74]. In der OCT kankoharente von
inkoharenter Mittelunggesondert mterschedenwerden Mittelung bezieht sich auf die
Mittelung von entweder raumlichbenachbartenPixeln odervon mehreren zeitlich
aufeinander folgender©OCTtMessungenBei inkoharenter Mittelungiber die Zeitwird

nur der Betragdes OCTignalgemittelt. Der mittlere Signalpegel bleiterhalten, jedoch
nimmt die Varianzles Rausches um den Faktor- ab. Koharente Mittelundgann in

gleicher Weise zur Mittelundes komplexen Signal®n zeitlich aufeinanderfolgenden
Pixeln genutzt werderEsbezieht die Phase des komplexen Signals mitande Phasor

in einem Pixel ohne Signal zufalligktuiert, fihrt die komplexe Mittelungkohé&rente

Mittelung) zu einer Abnahme danmittleren Intensitatdes Rauschensm — und bei der
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Varianz um—. Im Gegensatz zur inkoharentdittelung werden auch dieMittelwerte

von Signal und Rauschen beeinflusst. Bei koharenter Mittelung nidientmittlere

Intensitatdes Rauscherab, was effektiv zu einer Steigerung des SNR f{#4t

Sensitivitat 8Dynamikbereich

Sensitivitat: Aus dem SNRibgeleitet kann die Sensitivitat des Systems theoretisch
bestimmt werden. Die Sensitivitat definiert sich Uber die minimal messbare
ProbenreflektivitdtY , bei der dasSNReinen Wert von 1 annimni76] und somitdas

Signaddem Rauschniveau entspricht

Die Sensitivitat wird in der Literatuiiblicherweise in logarithimischer Darstellung
angegebenund hangt im Falle der Dominanz des Schrotrauschens nur von der
Quanteneffizienz, der Probenbestrahlung, der Belichtungszeit und der Photonenenergie
ab[77]:

YO @D QYT p c;,YL ot i g% 243
RollOff: In FDOCT Systemamimmtdie Sensitivitain der Regel mitler Messtiefe abDie
Abtastung derspektralen Interferogramméestimmt die spektrale Auflésung und damit
die Messtiefe. Die endliche Breite der Pixel auf dem Zeilendetektor reduziert den Kontrast
hochfrequenter ModulationenDeshallmimmt die Amplitude des rekonstruierten Signals
bei hoheren Frequenzen ab. Dieser in der@BDT auftretende Effekt wird als ROf

(auch FalOff) bezeichnet und ist maf3geblich abhdngig vom verwendeten Spektrometer
[78].

DynamikbereichDer Dynamikbereicin derOCTbeschreibt das Verhaltnis von maximal
messbarea zu minimal detektierbaren OGSignal und istbei der SBOCTvon der
Sattigungskapazitaefgl. full well capacityFWQ, der Pixelanzahl Nnd dem Rauschen
des Detektors abhangid79, 80] Das minimal messbare Signal entspricht dem
Rauschniveauwvelches sich aus Auslesand Schrotrauschen zusammense&ine volle
Modulation desOCTSignalsals maximal messbares Sigmatd erreicht, wenn die FWC
des Detektos zu jeweils ¥ durch Referennd Objektarm geséttigt wird (siehe Gleichung
2.30). Der Dynamikbereich kargeanniber
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$2 ¢mi T C tmo 11 ¢, — 2.44

abgeschatzt werdef81], wobei N der Anzahl der Pixel am Detektor entspricht

Detektion

Scanning OCT

Die bisher vorgestellten/erfahren zur optischen Koharenztomografiessenwie beim
Ultraschall, zuerst die Tiefenabhangigkeias auch als Acan 1(z) (Amplitudefscan)
bezeichnetwird. Um eine laterale Abhangigkeit der Streuung der Probe entlang einer
Achse zu bestimmen, kdnnen beispielsweise auslenkbare Spiegehlvanometrische
Spiegelbder MEMSScannerzur Strahlablenkung eingesetzt werden. Diese Variante der
OCT wird auch als flying spot OCT bezeictidetch die sich bei der scannenden OCT
ergebende konfokaleAnregung undDetektion wird der Einfluss von mehrfachgestreuten
Photonen auf die Signalakquisition minimierKonfokale Bildgebung nutzt eine
Lochblende, um bei dawptischen Abbildung Licht, welches nicht ailsem mit einem
fokussierten Laserstralileleuchteten Bereictstammt abzuschwachenDas Prinzip ist
schematisch i\bbildung8 dargestellt. Eine mathematiscliBeschreibunglieses Prinzips
findet sichin [82]. Konfokale Bildgebuntrdgt zu einer Tiefendiskrimierungin der
Mikroskopiebei. In derscannendenOCTentsteht die konfokale Bildgeburdurch die

Anregungslicht

Brennebene

Detektor E | 1 : ‘

Lochblende Linse ) M Objekt
Dichroitischer

Spiegel

Abbildung8: Schematische Darstellung des konfokalen Prinzipsht, welches nicht augem Brennpunl
stammt, wird im Bereich der Lochblende geblockt. Dies optimiert die axiale als auch laterale Auflés
fuhrt zu einer zusatzlichen Tiefendiskriminierung.
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Verwendung vorgingleMode Fasa. Die Tiefes ades konfokalen Gatings in der
scannenda OCT mit SingleMode Fasernfolgt aus der Theorie der konfokalen

Fluoreszenzmikroskop[82], mit

Ty d _
Ep AIl|O
wobei| der halbe Offnungswinkel des einfallendes LigstsAllgemein wird in der OCT

die Beschreibungder lateralen Auflosungaus derkonfokalen Fluoreszenzmikroskopie

ubernommen[83, 84] die gegeniiber dem Rayleigfniterium umlig gesteigert ist:

3 o o = 2.46

LineFeldOCT

LineFeld OCT(LFOCTYist ein Ansatz zur parallelen Detektion véwScars entlang einer
Achse, um den wesentlichen Nachu#issequenziettn Scannensn derscanningOCTzu
Uberwinden [85]. LFOCTberuht auf der Verwendung von Zylinderlinsen, um einen
Lichtschnitt in die Tiefe zu projizieren. LifeldKonzeptewurden alsTDOCT[86] und
FDOCTVariante[87] gezeigt.
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FultFeldOCT

Flachensensorearméglichen die parallele Detektion einem faceEbene(FultFeld OCT,
FFOCY [88, 89] Erste Ansatze wurderbereits 2002 als FFTDOCT Aufbauten
veroffentlicht [90]. Im Gegensatz zu scannendd®-OCT Verfahremmuss fir die
Akquirierung eines Volumens durch die Tiefe gescannt werdeh], dargestellt in
Abbildung 9 nach [91]. FFFDOCT Varianten sind dagegen in ihrer Umsetzung
aufwendiger aber deutlich schnellerErste Konzepte in def~FD-OCTwurden als
FFSSOCT Aufbauten realisier{92]. Diese detektieren jeweils wahrend eines
Lasersweeps einer durchstimmbaren Lichtquelle 100 bis 1000 Interferogramme bei
verschiedenen Wellenlangemnd kdnnen somit ein Volumen innerhalb weniger
Millisekundenakquirieren schematisch dargestellt &bbildung9 (c). Somit konnte eine

im Vergleich zu bisherigévierfahren sehr schnelle Variante von OCT realisiert werden.
Hierbei werdenVoxel Akquisitionsratenim GHzBereicherreicht [93]. Beispielsweise
konnte mittelseinesFullField SwepSourceAnsatzedA-ScanRaten im MHz Bereiclaur

Darstellungder Retinan vivoumgesetzt werderi94, 95]

Scanning OCT Fu-Fi eTin-Domai n OCTFu-Fi el d -SSowerpcte

par all|ll el

@ (b) (©)

Abbildung9: Gegenlberstellungon scannender OCT zu fRi#ldOCT (a) Durch die pralleleAufnahme vo
A-Scans in dercanning (auch flying spot) (FDCTkonnen BScans innerhalb weniger Millisekun
aufgezeichnet werderolumenaufnahmen bendétigen typistiveise mehere Sekunden bis Minute(b) In
der FultFeld Time-Domain OCkénnenenfaceEbenen durch die Parallelisierung bei der Detektion inne
weniger Mikrosekundenaufgezeichnet werderf-ir Volumenaufnahmen muss entlang der Tiefe ged
werden was die Messzeit erhdhfc) FullFHeld Svept-Source OCTermdglicht durch die Kombinan aut
paralleler Detektion und Swefliource Ansatz die Aufzeichnung ganzer Volumen innerhalb wel
Millisekunden
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2.3.3 Anwendungsfeldein der OCT

Durch die Moglichkeit der hochaufgelosten Darstellung der Retisa OCT zum
Goldstandard bei der Diagnose verschiedenster Erkrankungen wie beispielsweise
altersbedingte Makuladegeneration gewordennd hat sichdadurchim Bereich der
Ophthalmologie als Standardbildgebungstechnik fir die Retina etal@iéft Aufgrund

der hohen Geschwindigkeit der OCT kdnnen diese Informatiameivoam Patienten
gewonnen werden.n den letzten 25 Jahrehat sich die OCT dabénmer weiter
differenziert. Hauptgegenstand der Forschung bestandenErh6hungvon Aufldsung

und der Steigerung der Messgchwindigkeit in der ErschlieBung neuefunktioneller
Bildgebungstechnikenund der Etablierung neuer Anwendungsfelder neben der
OphthalmologieZu neueren Bereichen, bei der die OCT fur verschiedene Anwendungen
evaluiertwird, zahlenKardiologie Dermatologieund HalsNasenOhrenHeilkunde[97].

Zu den Forschungsfeldeder funktionellen Erweiterung der OCT zah# Wntersuchung

der Anderung de Polarisationdes gestreuten LichtesModulation in der optischen
Frequenzdurch den DopplerEffek und phasensensitive Bildgebundpiese dienen
beispielsweisaedazu, dietiefenaufgeltste Extinktiofi98], Blutflussgeschwindigkej9],
Anderung vorDoppelbrechung und Reflektivitat s&ewebesei neuronaler Aktivitat zu

bestimmen[48].

Funktionaler Kontrast
An dieser Stelle werden ausschlie3lich zfuiktionelle Erweiterungen der OCT zur

Darstellung von Gewebeperfusion néher beschrieben.

Doppler OCTBasierend auf dem Dopphéffekt kann die Flussgeschwindigkeit Uber die
induzierte DoppletFrequenzverschiebungl im zurilickreflektierten Lichentlang der
optischen Achse in jeder Tiefenposition bestimmt werd®&®0]. In der FBOCT wird die
DopplerFrequenzverschiebung des komplexen €@hals tGber die Phase ausgewertet.
Dabei werden die axialen Bewegungen in der Probe aus den Phasendiffesénzerier

um die Zeit versetzten-8cans uber

_  %ednh

e " Y

247
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berechnet."Yist die Zeit zwischen den Aufnahmen wdd.die Phasendifferenz zwischen
zwei aufeinanderfolgenden-8cans. Rasenbasierte DoppleédCTmisst nur die axiale
Bewegungskomponente und ist dartber hinadsrch Bewegungsartefakte und der

Abhangigkeit der Phasensensitivitat vom SNRrfifvoAnwendungen limitier{101].

SpeckleVarianz OCTBei derSpecklevVarianz OCWerden A-Scans bzw. -Bcansoder
Volumen Uber di&Zeit mehrmals aufgezeichngt02, 103] Durch Berechnung der Varianz
des Betragsanteildes OCBignals Uber die Zeit kdnnen statische von dynamischen
Signalen unterschieden werden. Eine Hauptanwendung hat sich dabei in der Detektion
von BlutgefaRen ergebenDiese Technik wird in der Literatur als Optische
Koharenzangiographie bezeichri@ptical Coherence Tomography Angiography, QCTA
Aufgrund der hohen Auflésung in der OCT koreitee mikroangiografische Bildgebung
realisiert werden, beiler Blutgeféal3e bis hin zu Kapillaren dargestellt und deren Verteilung
invivo evaluiert werden[104]. Dieser Ansatz ermdglicht zudemine volumetrische
Blutflussdarstellung[105, 106] Ein Nachteil in der OCT ist dhere Sensitivitat
gegenuber Bewegungsartefaktedie mit einer reduzierterQualitédt der OCT-Bilder
einhergeher107].

2.3.4 Hochauflésende OCT

OCTAufbauten, dieentweder eine besonders hohe axiale bzw. laterale Auflésung hieten
werdenentwederals highresolutionOCToder alsOptical Coherence Microscopy (OCM)
bezeichnet [108, 109] Zur Steigerung der axialen Auflésungen werden haufig
SuperkontinuurrLichtquellen Femtosekundenlaser oder mehrere
Superlumineszenzdiodem Multiplexverfahreneingesetz{20, 44, 110]Um eine hohe
lateralen Aufldsung zu ermdéglichen, werden Objektive mit einer hohen numerischen
Apertur verwendet. Ein sich daraus resultierender Nachteil ist die geringere
Rayleighlange, wodurch nur noch Strukturen in einer begrenzten Messtiefe um den Fokus

herum scharf dargestellt werden.

In den letzten Jahren wurden verschiedene sowohl axial als auch lateral hochauflésende
scanningSBOCT Systeme unter den BezeichremgOCT[111, 112] visOCM[113],
microscopic OCTL14] und mOCT19] veroffentlicht. Diese Systeme erreichen nahezu

1um? isotrope Auflosug und unterscheiden sich hauptsachlich in der Art der
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Fokusverlangerungim den Nachteil hoher NA Objektive auszugleich@CT nutzt eine
apodisierten Probenstrahind visOCM einen Bess8trahlzur Fokusverlangerum In der
microscopic OCWird eineakustooptische Linseingesetzt um den Fokugber mehrere
Aufnahmenaxial zu verschieben urdlirch Stitching der Fokusebenen nachtraghate
kunstliche Fokusverlangerung in den rekonstruierten BildererzeugenDieser Ansatz
wird auch in der Gabebomain O®@®!1 verfolgt [115]. Unter der Bedingung einer
phasenstarren Aufnahme bietet di®CTdartber hinaus auch die Mdglichkeit zur
nachtraglichen Refokussierung der Daten, da bei der koharenten Bildgeletneg der
Amplitude auch die Phase gemessewird [116]. In einem numerischen
Nachbearbeitungsschrittonnte mittels mOCT gezeigt werden, d#dserrationen und
Defokuskorrigiert werdenkoénnen [117]. In der LFFDOCT wurde die hOchste axiale
Auflésungmit1,221m bei ei ner E m@Bundeidel latecalek Auilosungy on 8 9
von 26um eines parallelen SDCTSystems von der Arbeitsgruppe um Xax
veroffentlicht[118]. Die Arbeitsgruppe um A. Oldenburg veroffentlichte einesDEOCT
Aufbau mit1.024.000 A-Scanss beieiner Auflésung von @xial) bzwl4 u nitransversal)
und einer Empfindlichkeit von 113 @{BL9]. Neben hochauflésender SDCT wurden auch
in der TDOCT Aufbauten entwickelt, die isotrope Auflosungen im Bereich vam®1
erreichen. Diese wurden sowohl alsTIBOCT und FFD-OCT veroffentlichigé, 90, 120]
Derzeit wird in der klinischen Anwendung der Nutzen von hochaufgelBEED-OCT fiir

histologische Untersuchungeaxvivoevaluiert[121].

Bildgebung dr Atemwege

Ein Ziel der Auflésungssteigerung in der OCT ist die Darstellung von Zellen und
subzellularen Strukturefil22]. Mittels hochauflosendetOCTkonnte beispielsweisanri
Gegensatz zur-Photonen Mikroskopie die Funktion von Zilisagenden Zellenex vivo

undin vivoohne Anfarbung untersucht werddh9, 21, 112, 123, 124pIs Zilie wird eine
besondere Form des Zellfortsatzes bezeichnet, welche eine essenzielle Funktion beim
Schleimtransport in den Atemwegen innehat. Diese mehrere Mikrometer tange
Strukturen enthalten neben Zytoplasma ein rohrenférmiges Skelett aus Biindeln von
Mikrotubuli, welches auch als Axonem bezeichnet wird. Stérungen dieser Bewegungen

und der Ziliesiragenden Zellen konnen Atemwegserkrankungen hervorr{i@s].

34



Theorie| Optische Koharenztomografie

(a) (b)
Abbildung10: pOCTAufnahmeeiner exzidierten Luftrohre d&xhweines(@) HOCTB-Scan Gelber Balke
Tiefe der Atemwegsoberflachenfliissigkeit; Rote Balken: Tiefeedi&iliaren FlissigkeitsschichEpithel (ef
und Lamina propria (Ip) sind ebenfalls sichtbl). H&Egefarbtes Histologiebild mit Darstellung der Zilier
desEpithels (ep) und der Lamina propria (Ip). Ma3stabsbalkepnmi®achgedruckt mit Genehmigung \
[112]© PLOS

In Abbildung10 ist ein B-Scaneines pOC¥Setupsmit korrespondierenden HEchnitt

einer Schweineluftréhreexvivo dargestellt. Anhand deB-Scars kdnnen verschiedene
Schichterder Luftréhre vom Schwein unterschieden werden. Die Epithelscléghtasst
sich von der Lamina propriédp) durch die Grauwertunterschiede abgrenzen. Im
Gegensatzu einem histologischen Schnitt konnaafgrundvon Specklekeineeinzelne

Epithelzellerim B-Scandentifiziert werden.

Speckle

Ein in der OC@auftretendes Problem ist das bei koharenter Bildgebung entstehende
SpecklePhanomen, welches sich wie ein Rauschen mit hohem Kontrast auf die
Bildgebung auswirkt und die Darstellung von zellularen Strukturen ersch@peeckle
entstehen in der OCT durch Streuung an Strukturen in der Probe, die kleiner sind als die
Punktspreizfunktion (engl. point spread functioRSF [3]. Sie verschlechtern die
Bildqualitat und erschweren die Differenzierung von Strukturen nahe der
beugungsbegrenzten Auflosung. Trotz seines raumlich zufalligen Aussehens wird das
SpeckleMuster einer Probe vollstandig durch die zugrunde liegende raumliehniilung

der Streuer bestimm{126]. In der Vergangenheit wurden verschiedene Verfahren zur
Minimierung der Bildartefakte durch Speckle entwickelt. Unter der Bedingdags
wahrend einer Messung das Speekester Uber mehrere zeitlich konsekutive

OCTAufnahmen unkorreliert ist, kann eine Mittelung eine Reduktion des
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SpeckleKontrastes herbeifihren. Ein sich dabei ergebender Nachtaiin die
gleichzeitige Verschlechterung der Aufléssein fallsdie Voxel in den Aufnahmen nicht
mehr miteinander korreliert sind. Eine weitere Moéglichkeit besteht in der Anwendung von
Mittelwert- oder  MedianFiltern auf benachbarte  Voxel in einem
NachprozessierungSchritt welche gleichzeitig zu einer Auflosungsreduktion fiihrt
Daruber hinaus existieren auch aufwendigere Bildverarbeitungsfilter, wie nichtlineare
SchwellwertFilterung, fchtlineare anisotrope Filterung oder neuronale Netzwerke,
welche aber kinstliche Strukturen in den Bildern erzeugen kofit&n]. Zur Darstellung
von zellularen Strukturen sind diese Verfahren aufgrund der Aufloseidgktion nur
bedingt geeignet. Ein weiteres Verfahren zur Optimierung des SpkKokigastesunter
Beibehaltung der Aufldsung wurde unter der Bezeichnung M (Speckiglodulation)
vorgestellt [128]. Mit Hilfe eines optischen Diffusors werden lokale zuféllige
Phasenanderungen im Objektlicht induziert. Dies erzeugh unkorreliertes
SpeckleMuster in den OGBildern und nach inkoharenter Mittelung Uber die Zeit zu
einer Verringerung der Specklénter der Bezeichnung temporal speckle averaging (TSA)
wurde eine Methode vorgestelltbei der eine Reduktion der Speckia vivo bei der
Aufnahme der Netzhaut durch Registrierungnd Mittelung von mehreren

aufgenommenen Volumina mdglich [426].

2.3.5 Bewegung als Kontrast in der OCT

Neben den Verfahren zur Reduktion von Speéitefaktenund ausgehend von den in
2.3.3 vorgestellten funktionalen Erweiterungen der OCT existieren noch weitere
Methoden, um die dynamische Signalfluktuationenvon Zellenim OCTSignal zu
untersuchen.Bei der Bildgebung von lebenden Zellen und Geweben kommt es zu
Veranderungen im SpeckMuster, die auf die Bewegung vaireuenden Strukturen
zuriickzufuhren sind. Neben dem Vorhandensein von roten Blutkdrperchen, die im
GefalRsystem flieRen, kann die Bewegung Streuernim Gewebe durch intrazellulare
Bewegung verursacht werdebie Untersuchung des Signalfluktuationen in Gewebe Uber
den Blutfluss hinaus wurde in ddatzten Jahren von verschiedenen Arbeitsgruppen
untersucht.Beispiele hierfirr sind die Bewegung von Organellen entlang von Mikrotubuli,
der Prozess der Mitose und die mit der Apoptose verbundenen morphologischen

Verdnderungen. Wahrend der Apoptose fiihrt eine vorhersehbare Abfolge von
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biochemischen und morphologischen Verdnderungen zum Zelteidpielsweise wurde

unter der BezeichnungMotility Contrast eine Methode zur Untersuchurder Wirkung

von Krebsmedikamenten auf das Zytoskelatoffentlicht [129]. Uber die Auswertung

der Standardabweichung im Verhéltnisr zuittleren Intensitat wurde die Zellmotilitat

von Spharoigén nach Medikamentengabdestimmt. Eine Untersuchung bzgl. der
Signalfluktuationen durch Zellmotilitdten von Mammaepithelzellen erfolgiehdurch
Oldenhurg et al.[130,131] Mit den bei den Met hoden , Motility
Fl uctuati on Spectroscopic Anal ysi s’ erfolgte
Zellgewebe anhand der Intensitatsdateiie axiale und laterale Auflosung des
verwendeten OGBystem betrug 2,@dm bzw. 10um in Luft Ein weiteres Verfahren

wurde unter der BezeichnungDiffusion SensitiveOCT vorgestellt, bei demdas
Leistungsspektrum der zeitlichen Fluktuationers d@C3Signalsvon der Diffusion von

Partikel ausgewertet wird132]. Die dynamische Lichtstreuun@ngl. dynamic light

scattering, DLS) ist ein Verfahremzur Untersuchung des Diffusionsverhaltens von
Makromolekilen in L6sund.33]. In derDLS werden zeitliche Fluktuationen in der Regel

anhand der Autokorrelationsfunktion analysieHEine schnellee Dynamikvon Teilchen

fuhrt zu einer schnelleren Dekorrelation der gestreuten Intensibiéser Ansatz wurde

auch in der OCT umgesetzt, um anhandAatokorrelation defntensitat an jedem Pixel

Apoptose unddie Bewegung von intrazellularen Strukturen untersucheri134-137].

Mit einem OCTSystem bei einer axialen Auflésung vonpid und einer lateralen

Auflésung von 18,im in Gewebe wurde von{Sladek et al. auch unter der Bezeichnung

, dynamic OCT" das d)spharognumersacht 38y 1873 Det en v on
Begriff dynamc OCT wird i n der Literatur unter ander e
SpeckleVarianz OCT zur Darstellung von Blutgefa3en (OCTA) gddzDes Weiteren

wurdenmit einemOCTSystemeébei einer axialen Aufldésung vornugh und einer lateralen

Auflosung von 1@m das dynamische Verhalten vaellkulturentber Zeitserien von
Volumenaufnahmeruntersuch [141]. Mittels hochaufésender FFTDOCT[142, 143]

gelang der Arbeitsgruppe umldabde Boccara die Etablierung eines Ansatzes zur
Darstellung von Zellen und subzelluldren Strukturarelcher ebenfalls unter der
Bezeichnungdynamic OCT(dOCT verdffentlicht [22, 143]wurde. Die Auflésung des

FFETDOCT Systems liegt im Bereich vor2um. Der signalgebende Anteil wird in dieser

Methode aus der intrinsischen Dynamik von Zellend subzellularen Strukturen
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gewonnenln ihren Arbeiten konnte die Arbeitsgruppe um C. Boccara aufzeigen, dass sich
mithilfe von ,dynamic OCT durch Analyse des Signails Kombination mit einer hohen
AuflésungZellen und subzelluldre Strukturen kontrastre@tvivo darstellen und damit
studieren lassefil44-146). Aus den interferometrisch erfasstem faceRohdaterBildern

eines FHDOCT Aufbaus wurde Uber eine Auswertung der dynamischen Anteile das
enface dOCTBIild erzeugt. Der bei dedOCT erzeugte Kontrast basiert auf der
metabolisch@ Aktivitat von Zellenund scheint vonATPabhangig zu seifil47]. Die
Bewegungen von Zellenurde beispielsweisenittels quantitativer Phasenmikroskopie
besonders am Beispiel von Erythrozyten eingehend studli€®]. Hierbei zeigte sich,
dass der signaltragende Anteil durch den aktiven Metabolismus von Zellen verursacht
wird und mit ATP Verbrauch in Verbindustght [149]. Dynamische@CTkann daher nur

beiin vivound frischerexvivo Proben mit noch lebenden Zelleamgewandtwerden.Ein
Vorteil der dOCT gegenuber anderen Bildgebungsverfahren, wie beispielsweise
Fluoreszenzmikroskopiebesteht in der Moglichkeit, zellulare Strukturen farbungsfrei
auflésen zu kbénnerDas FHD-OCT Systepschematisch dargestellt ibbildungll (a),
basiert auf einem Linniknterferometer mit einer LEQvelche Lichtm sichtbaren Bereich
emittiert, sowie einem Objektivmit hoher NA[90]. Durch denEinsatz einer raumlich

inkoharenten Lichtquelle haben in diesem Aufbau mehrfach gestreute Photonen

’ Camera

—
: Beam splitter
Light source

o= 1 .......... E:E Reference
' mirror
¥ : E Position of the
" | particle (time

rT —— Objective lenses ) dimension in data)
T CONEreNce { mmmammsmmamnmann t  Optical path

Dsf?;:m ‘{ “ gatz — 200M ' difference

__________________ 6=111 nm

Intensity recorded
on camera

(a) (b)
Abbildungl1: Schematische Darstellung d&sTD-OCTAufbauga) Basierend auf einem LinAiterferomete
wird mit einer breitbandigen Lichtquelle und einem Objektiv mit einer NA von 0.3 eine isotrope Aufl®:
1 pym?3 erreicht. Strukturen innerhalb der Koharenzlange der Lichtquelle erzeugen das interferonr
Signal. i) Intrinsische Bewegungen der Probe innerhalb Keharenzldnge erzeugen eine mess
Phasenverschiebungdaptiertmit Genehmigung vof22] © The Optical Society
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(CrossTalk) keinen negativen Einfluss auf die Bildqualititl es wirdeine isotrope
Auflésung vonl pm? erreicht. Unter Verwendung einer Flachenkameweerden die
zurickgestreuten Photonen aus eineanface Ebene innerhalb eines Volumens
interferometrisch detektiert. Durch Verfahren de Probe oder des gesamten
Interferometers entlang der Tiefe kbnnen Volumina aufgenommen werdem der
dynamic OCT werddlie zeitlich konsekutiaufgenommeneren faceEbeneranhand der
SignalfluktuationensieheAbbildungll (b) analysiertDie detektierteinterferometrische
Signalintesitat) @) am Ot O afuhx zurZeit Gkann dabei durch

) G0 O | i tAT B 2.48
beschrieben werdenOist die Intensitdt des Referenzsignaisd beinhaltet auch das
Licht, welches sich nicht innerhalbrdé€oharenzldnge befindgt und %.sind Amplitude
und Phaseales zuriickgestreuten Lichtsis der Probe, welclsanit dem Referenzlicht
interferiert. Fir diedOCTBIildgebungwird das Signal Uber einen langeren Zeitraum
detektiert, sodass das statische Sigi@om detektierten Signaldsubtrahiert werden

kann und ausschlieRlich der dynamische Signalantefio tA T @i verbleibt. Die

4250
4200 “ Highly
‘ dynamic cell
4150f

Tlme (sllce numbef)

Signal

' fibers

processing

noise

400 8
Time (slice number)

Abbildung12: OCTmit dynamischen OCKontrast- Aufnahme einegnface Bildstapels Uber die Zeit r
anschlieBender Auswertgndes zeitlichen Signalverlaufs vier verschiedeneRegionendes Bildes zei
unterschiedlich&luktuationerin Abh&ngigkeit von der BildstruktiDie Analyse der Signalfluktuationéuarct
die Standardabweichungrmdglicht einen neuen Kontrastmechanism{& D)in der OCTAdaptiert mit
Genehmigung vof22] © The Optical Society

39



Amplitudel und die Phaséesinddurch die Streuer innerhaldinesVoxel bestimmund
andern sichabhéngig von der Bewegung der Streuer innerhalb des Vokitser
dynamische Signalanteivird zur Kontrasterzeugung genuizEine Mdglichkeit zur
Analyse des dynamischen Sigrallie auch bei de©CTANngiographieangewandt wird,
ist die Berechnung deStandardabweichundes Signals tber einen ZeitradhfAbbildung
12):

) GO bﬂ VAR YR 2.49

Aufgrundderlangen Messzeiten zur Erfassung der Signale von kiseuSekundest die
dOCTbisheraufexvivoUntersuchungen eingeschrankt. In ersten Versuchen wird mittels
einer Bewegungskorrektur dim vivo Anwendbarkeit vorlFFTD-OCT undlOCTam Auge
erforscht[24]. Die Aufnahmezeit betrug dabei 25 Sekundem das dynamischeSignal
besser Kklassifizieren zu kénnen, wurde in weiteren Arbeiten die Darsteilomg
Frequenzraum mitteleindimensionaleFourierTransformatiorgenutzt[150]:

. YO ﬁw Yo t'Q 2.50

NachFourierTransformationkann das Signal anhand der enthaltenen Frequenzanteile
analysiert werdenEskonnte gezeigt werden, dass durch dieswertungder zeitlichen
Signalén dreiunterschiedlichd-requenzbereichand anschlieRenddReprasentation im
RGBRaum Zellen und subzellulare Strukturen kontrastraioheinander differenziert
dargestellt werden kénneiil50]. Dies bietet den Vorteil, dasder spezifisch erzeugte
Kontrast direkt auf den Bewegungskomponenten der Zellen bakiéd]. Im Bereich
scannender FIDCT konnte auch mittels visOCT Uuber die Auswertung des komplexen
Signals mehrerer Bcans Zellkerne undytoplasmaeinzelnen Makrophagein einer
Petrischalegezeigt werderj113]. Leung et. al. verdffentliche erste Ergebnisse @CT

zur dOCTanhand vonex vivo Osophagusund Zervigewebe[152]. Dabei erfolgte die

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

Im folgenden Abschnitivird der Aufbau zuhochauflésenderfD-OCT beschrieben und
elementare technische Bestandteile naher erlautdder mikroskopische O€lufbau

(mOCT) zeichnet sich durch eine besonders hohe axialdateraleAuflosung im Bereich
von 1-2pum aus.Die zugehdrigeAnsteuerung Datendquisition, Prozessierung der
Rohdaten und technische Charakterisierung der Bildgebungsleisiiangen n den

darauffolgenden Abschniten beschrieben Im anschlieBenden Abschnitt wird die
Implementierung dedOCTfur die mOCTind die verwendeten Auswertungsalgorithmen

behandelt AbschlieRenerfolgt eine Beschreibung défersuclsdurchfihrungen
3.1 Mikroskopisch®©CT

3.1.1 Aufbau

Der Aufbau zur mikroskopisch optischen Koharenztomografie basiert auf einem
Michelsoninterferometer(Abbildungl3). Als Lichtquelle wird eiBuperkontinuumLaser
eingesetzt (SuperK EXTREMEXWOCT, NKT Holding, Danemark). Das von der
Lichtquelle emittierte Licht wird Uber einen Bandp&fiter und (SuperK SPLIT, NKT

C A DC RR
s — >
FC
C
G

TS

110 0

B P

&

Abbildungl3: Schematische Darstellung des Aufbaus zur mikroskopischenLSCHichtquelle; FB: Filter;
Faserkoppler;, PC: Computer; S: SpektrometBd; I1/O-Karte C: Kollimatoren; A: Apertur; [
Dispersionskorrektur; RR: Retroreflektor; galvanometrische Spiegel; TS: Teleskopoptik; O: ObjdR
Probe Das Lichtird in einem Breitband~aserkoppler in Objektnd Referenzarm aufgeteilt. Das von
Probe zurtckreflektierte Licht interferiert mit deaartickreflektierten Licht aus deReferenzarm auf de
Detektor des Spektrometers unird amPC ausgewertet. Durch Auslenkung der galvanometrischen S
wird die Probe in xy abgetastet.
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Holding, Danemarkgine Monomodefase(630HR Thorlabs, Inc., USAY einem50/50
Breitband-Faserkoppler (TW630R5A2, Thorlabs, Inc., USA) geleitet.

Ein Teil des Lichts wirdni Referenzarmiiber einen Kollimator(60FGL-4-M25-02,
Schafter+ Kirchhoff GmbH, Germany) ausgekopp®ch Dispersionsausgleictiurch

14mm Glassubstrat (SF57, Casix Inc., China) wird das Licht Uber einen variablen
Abschwéacher (NDBOCG2M, Thorlabs Inc., USA) auf einen Retroreflektor (PS9B5M

Thorlabs Inc., USA) geleiteim zuriick zum Faserkoppler reflektiert zu werden.

Im Objektarm wird ein baugleicher Kollimator verwendet. Das kollimierte Licht wird Uber
zweigalvanometrische Piegel (6210H, Cambridge Technology, USA) gelé&itet Ebene
zwischen den Spiegeln windittels eines achromatiscimelinsensystems (SL&ILS2 und
TL200CLS2, Thorlabs, Inc., USA) auf die hintere Brennebendli#kesskopobjektivs
abgebildet.In dieser Arbeitwurde ein 10x/0,3NA Mikroskopobjektiv der Firma Leica
eingesetzt (HCX APO L 10x/0.3 WUVI, Leica Microsystems, Deutschland).

Zurtckreflektiertes Licht auRrobent und Referenarm wird Gber eine Monomodefase
zurickzumSpektrometergeleitet Diesedesteht aus eiolografisches Gitteund einer
Zeilenkameraur Detektion des Spektrumin dieser Arbeit wurden drei unterschiedliche

Spektrometer verwendet

Abbildungl4: mOCTAufbauauf einemschwingunggedampften Tisch. Als MessobjéR)wurde eire Roll
Klebebandunter das MikroskopobjektifO) positioniert. DieB-ScanAufnahme mit den unterschiedlict
Schichten deKlebebandesst aufdem Bildschirm dargestellC: Compute&: Sprint, S$: OctdPlus- und S:
xposureSpektrometer
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Die Ansteuerung der ganometrischen Scanner erfolgt Ubewei AnalogAusgangeiner
I/O-Karte NI-6251, National Instruments, USAhd einemTreiber In Abbildungl4ist der
mOCTAufbaudargestellt.Die Probenhalterung befinden sich auf eimein zwei Achsen
verstellbaren Tischirtravital stage LaVision BioTec GmbH, Deutschlandjn eine
groRtmogliche Stabilitat wahrend einer Messung zu gewahrleisten, sind alle
Komponenten bis auf Lichtquelle un8pektrometer auf einem aktiv gedampften
optischen Tisch (T1020CK & PTA514, Thorlabs, USA) geldigerrobe kann in
xy-Richtung computergesteuertmit Mikrometerprazisionin xy-Richtung verschoben
werden. Die Hohe des Tisches kdnydraulischveréandertwerden,um die Probeoptisch
zu fokussieren Die Anpassung derMesstiefe erfolgt durch Verschiebunges
Retroreflektors im Referenzarm.Zur Triggerung des Systems (Kameund

galvanometrische Scanner) wird der Coumtersgang der N§2511/0O-Karte genutzt.

Spektrometer
Im Rahmen dieser Arbeit wurden drei unterschiedliche Spektrometerjawitils drei

verschiedenen Zeilemkneras verwendet, die sich hauptséchlich beziglich

Tabellel: Wichtigste Kenndaten der im mOCT verwend&eilenkameras

SprintSpL4096 OctoPlus CL  xposuremonochrome
140km

Hersteller Basler AG  Teledyne e2v, Austrian Institute of
Deutschland USA Technology, Osteeich

FWC [4 18.000 200.000 13.000
37% @ 750 nmr 54% @ 850 nmr 42% @463 nm

Quanteneffizienz 41% @ 590 nrr 43% @ 518 nir
43% @ 627 nir
24% @ 860 nnr

Odark+read[€7] 26 55 25
Pixehnzahl 2048 2048 2016(+32 inaktive)
AusleseratdHz] 127.000 248.000 600.000
Digitalisierundbit] 8 12 10
PixelgroRe [urfi 10 x 10 10 x 200 9x9
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Auslesé&requenz(A-ScanRate undSattigungskapazitatnterscheidenTabellel listet die
wichtigsten Eigenschaften der Spektrometer, bzw. dein befindlicherZeilenlameras
auf[153-155]. Die beiden Zeilenkameras Sprgpl. 4096 140km (Basl&G Deutschland)

und OctoPlusCL (Teledyne e2Wereinigtes Konigreighwerden in kommerziellen
OCTSystemender Firma Thorlabsverbau. Der Datentransfer erfolgte Uber eine
CameralLink Schnittstelieit einer FrameGrabber Karte am PDieZeilenkameraposure
monochrome (AIT Austrian Institute of TechnoldggnbH Osterreich wurde fiir eine
schnelle volumetrische Bildgebung evalui&ie besitzP016aktiveund 32 inaktivePixel

mit einer PixelgréRe voA x 9 um? bei einem90 % Fullfaktor. Der Hersteller gibt nach
EMVA1288[156] eine Uber 4 Wellenlangen gemittelt®uanteneffiziena/on 37 % und

eine Sattigungskapazitdton 13.000e an[155]. ZurDatenibertragung wird eine optische
GigE Schnittstelle (Generic Compatible 40G QSFP+ to 4x10G SFP+ Breakout Active Optical
Cable, Fiberstore, USA) verwendet. Um die Daten zu prozessieren wurde ein
leistungsstarker Computeingesetz{(i9 7900X CPU, Intel, USAd Gigabyte X299 Aorus

9 Mainboard Gigabyte Technology, USA). KiesureZeilenltamera tbertragt die Daten

an eire Intel Netzwerkarte X520SR2 (Intel® Ethernet Converged Network Adapter
X520SR2, Intel, USAFuUr die Teledyne e2v ergibt sicline Ubertragungsrate von
0,95GByte/s(12Bit) und fir die xposureZeilenlamera 1,14GByte/s (8 Bit). Fir eine
Volumenaufnahme werden die Rohdaten deyosureZeilenlamera auf eine M.2 SSD

(Samsung 960 Pro M.2 228fBspeichert

3.1.2 Ansteuerung & Datenakquisition

Fur die BasleBprint und dieOctoPlusZeilenlkamerakonnte die kommerzielle Software
Thorlimages.2 (Thorlabs, USA3ur Ansteuerung undVisualigerung der OGDaten
wahrend einer Messungerwendet werden. Diese bietet in verschiedenen Modi die
MadglichkeitA-ScansB-Scans)Yolumenund Speckle/arianz Aufnahmen abzuspeichern.
Im Specklé/arianz Aufnahmemodus kamiie Anzahl an £cans, die hintereinandam
selben Ort aufgezeichnet werden sollen, das Messfenster und die Anzahl an
nebeneinanderliegenden -Bcans eingestellt werden. Nach jedéwfnahme von
mehreren B-Scas wird die Aufnahmeorthogonalzum BScanverschoben und es wird
erneut die Anzahl an vorgegebenenSBansaufgezeichnet Aus den sequenziell

aufgezeichneten fcanswird die Varianz Uber die Zeit berechnet und somit ein
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Specklevarianz Volumen erzeugDarlber hinaus wurde in dieser Arbeit auch das
Software Development Ki(SDK)von Thorlmage verwendetDieses wurde in eine
LabVIEW Softwareingebunden um Zeitserien vondmOCTB-Scansmit der Basler
Sprint und OctoPlusZeilenlamera aufzwzeichnen Hierbei werden (ber einervom

Nutzer vorgegebedeitintervalldmOCTB-Scan Aufnahmen aufgezeichnet.

3.1.3 Prozessierung dékohdhten

In der scannendeSDBOCT wird das tiefenabhéngige eindimensionale Streugfe8can)
aus den aufgenommaem spektralen Intensitatemmithilfe einer FourierTransformation
rekonstruiert. Um die dabei bestmdgliche axiale Auflosung zu errejchedarf es
mehrerer  Vorverarbeitungsschritte, umunter anderem den Einfluss von
probeninharenterDispersion zu minimierefi73]. Das Rekonstruktionsverfahrast in
einer Matlab Software implementiertGrol3ere Datenmengekonnten auchin einem

BatchProzesprozessiert werden

Zur Korrektur der spektral aufgezeichneten Daten wind Spektromete ein
dispersionsfreies Signalufgenommen.Ohne Licht aus dem Referenzarm wird ein
Silberspiegel am Ende des 50/50 Faserkopplers positioniert, sodass ein dispersionsfreies
Autokorrelationssignal des Silberspiegels detektiert werden kafinhand dieses
dispersionsfreien Signals wurde der _OQ Vektor lber eine

KurzzeitFourierTransformatiorbestimmt[73].

Korrektur des DunkelsignaldZor dem Start einer Messung wird egignalder Kamera
ohne Licht aufgenommen und abgespeichert sodass in den AScans einer

darauffolgenderMessung das Dunkelrauscheon allen Spektren subtrahiert wird.

Apodisierung: AnschlieBend werden die Rohdaten durch einen {quosure) oder
wahrend (OctoPlusfhorbbs)der Messung aufgenommenes Referenzspektrum dividiert

und mit einem HantFenster multipliziert.

Die Rohdaten werden anhand des bei der Kalibrierung aufgezeichne®er

Vektorsliber eine Splindnterpolationlinearisiert

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

NelderMeat Optimierungsalgorithmus [157] verwendet, der anhand der

45



ShannorENtropiein einer von Benutzer ausgewahlten RIesBetrags eine©CTBildes
die Elemente desPolynoms™Q'Q bis hin zur einer vom Benutzer vorgegebenen

Toleranzgrenze optimiert.

M0 Q Qi Qi Qi E
Die KoeffizientenQ~ s werden beziiglich des Maximums von B'Od t a ' O
optimiert. ‘Qentspricht de Kreisvellenzahl.Da'Q der globalen Phasenanderungd Q
einer Verschiebung des-$cans indie Tiefez entspricht, werden diese Parameter nicht
optimiert und auf Null gesetzt "Od sind die Betrage des OGCSignalsin einer vom

Benutzer vorgegebemeRegion im OCBIld [117, 158] Die Phasenfunktion wird mit der

komplexen Erweiterung des Spektrums multipliziert.

HochpassfilterungDer in derRohdaten des &Scan®nthaltere DCAnteil, der sich durch
einen relativ hohen Signalpeak im Bereich der A2etayLinie darstelltwird durch eine

Hochpassfilterungn den Rohdatemus demOCTSignakntfernt.

FFT Im letzten Prozessierungsschritverden der apodisierte AScan durch eine
Fourier-Transformation umgewandelt um den komplexen linearen OCT A-Scan zu

rekonstruieren

VisualisierungZurVisualisierungler OCIDaten wird der Betrag der komplexénearen

OCTDatenin eine logarithmische Darstellung Uberfihrt.
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Material und Methoden Mikroskopische OCT
3.1.4 Technische ldarakterisierungler Bildgebungsleistung

Axiale Auflésung

Die Bestimmung der axialen Auflésung erfolgte Uber die Messung an einem Silberspiegel
(PF05112P01, Thorlabs, USA)as OCTSignalvurde bei maximal moéglicher Aussteuerung

des Spektrometers undei 10% der maximalen Messtiefe aufgenommen. Nach
Dispersionskorrektur wurde eine Gauf3funktifim die Wertedes Betrag des lineara
OCTsSignalsund die axiale Auflosung Uber die Halbwertsbreite der GaufRfunktion

bestimmt.

RoltOff

Zur Bestimmung deRollOff wurde das OCTSignalbei maximaler Aussteuerundes
Spektrometers und anschlielender Optimierung der Dispersion Udss zu 10
aquidistante Messpunktedurch Verschiebung der Referenzarmstreckmstlang der

gesamten Messtiefgemessen. Als Messobjekt wurde ein Silberspiegel verwendet.

Dynamikbereich
Der Dynamikbereiclvurde aus den Messwerten der R@Iff Messung bestimmt. Aus der
Differenz des maximausgesteuerterOCTSignals zum mittleren Rauschniveau wurde

der Dynamikbereich der Spektrometeerechnet

Sensitivitat

Zur Bestimmung der Sensitivitat wurde das €B@jhalder dielektrischen Oberflache
eines Keilprismas mit definienteReflektivitat'y tiptp 1 bestimmt [81]. Ein
zusatzlicher Grauwertfiltemit einer optischen Dicht®D = 1,Im Strahlengang dient der
Vermeidung von Ubersteuerung. Die Sensitivitat ergibt sich aus dem SNR, Refleldivitat

Oberflache 'Y und der Abschwéachung des Filté@D)nach[159] Giber
Y oan .. O N
3AT OBXOE ¢nni¢c— opuaicCy ¢t $ 31

Laterale Auflésung
Die laterale Auflosung wurde anhand eines AirForce Targetk 2" Positiv, USAF
Aufldsungstestbild, hohe Auflésung, Edmund Scientific Corporation, USA) bestimmt.

Anhand desenface OCTBildeswurde das Elementausgewertet welches die hochste
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Anzahl arLinienpaara/ mm aufweistund zugleicmoch auflésbar waZudem wurdedie
EdgeSprea Funktion ander Kanteeines optischen Gitters (RR5-CG, Applied Image
Inc., USA) mit By/mm gemessenAus deHalbwertbreiteder Ableitungder EdgeSpread

Funktionwurde die laterale Auflésungusatzlich verifizieftL60].

Bildfeld
Zur Bestimmung des Bildfeldes wurgiea OCTVolumeneinesGitters (R1L3S3P, Thorlabs,
USA)aufgenommen Anhand der Maximumintensitatsprojektiater Bilddatenentlang

der Tiefe avurden diemaximalen Abmafdes Bildfeldedn xy bestimmt

Strahlungfluss

Um den auf die Probe einfallenden Strahlungsfluss Abhangigkeit eines
Kontrollparameters zur Einstellung des Ausgangsleistung der Superkontinuumlichtquelle
Zu bestimmen, wurde ohne Ansteuerung datvanometrischen Spiegabr dem Objektiv

mit einem thermischen Leistungsmesskopf (S401C & PM100D, Thorlabs,d&lSA)
Strahlungsflusbei0 % bisl00%des Leistungskontrollparameteder Lichtquelle in 186
Schritten gemessen. Die Messungen wurden dreimal wiederholt und anschliel3end
gemittelt (Abbildung 15). Ab einer Grenze vor20 % Ausgangsleistungiimmt der
Strahlungsflusstark nichtlineabis 60% Ausgangsleisturmy. Ab 60% Ausgangsleistung
nimmt der Strahlungsflusannaherndliinear zu.Es wurde ein maximaler Strahlungsfluss

von 63mW bei 100%Ausgangsleistungemessen

70
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=
e J
S 20 | y
7] &
10 |
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Leistungskontrollparameter in %

Abbildung 15:  Strahlungsfluss auf einer Probedes Leistungskontrollparameters der
Superkontinuurniichtquelle - Blau: Gemittelte Werte des Strahlungsflusses in Abhéangigkei
Ausgangsleistung. RoGaw’-Fit an die gemessenen Wertgrst ab20 % Leistungskontrollparametewird
Strahlung emittiertDer Strahlungsfluss nimmb 60%nahezu lineamit der Ausgangsleistungu. Es wurd
ein maximaler Strahlungsfluss von®3V bei 100% Ausgangsleistung gemessen.
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3.2 mOCT mit dynamischen OKdntrast

Die Umsetzung der dynamischen OCT (dOCT) fir den+a@idu wird im Folgendeals
dynamische mOCT (dmOCT bezeichnet. Die dOCT basiert auf axial und lateral
hochauflosender OCT undvertet mehrfache Messungender Probe uber einen
spezifischen Zeitraunaus Eine Voraussetzung fir auswertbavessungen ist eine
besonders stabile Messumgebung, damit die Seynat durch das dynamische Verhalten
der Zellenhervorgerufenwird. Vor jeder Messung wurde anhand eines festen Objektes
die Stabilitaim B-Scaniiber die Zeit beobachtet und im Falle von Vibrationemde die
aktive Dampfung des Tisches geprift und gegebeneniallsjustiert. War die aktive
Dampfung des Tisches nicht gewéhrleistet, konnten minimale VibrationenSoaB im
Bereich des Deckglases beobachtet werden, welche die dmOCT Aufnahme beeinflussen
wurden. Zur Akquirierung von dmOCT Bildern wurden verschiedene Scannmster
Erzeugung volmOCTB-Scans oder Volumegenutzt Die Aufzeichnung vodmOCT
B-Scanserfolgte durch eine ditliche Aufnahmesequenz voB-Scals. Dynamsche
mOCTVolumenkonnten dagegen entweder durch eineitiche Aufnahmesequenz von
B-Scangn Kombination mit eineRasterung Ubedie y-Achserealisiert werden oder durch
die =zitliche Aufnahmesequenz vonVolumen Eine Aufnahme mehrere
nebeneinanderliegendedmOCT Escans zur Erzeugung eines dmOCT Voluribas
einen Zeitraum mit hoher zeitlicher Abtastuagirde mit der Thorimage Softwaréber

den Specklé/arianz Modusealisiert werden.

3.2.1 Auswertungeur dnOCT
DieOCTMessdaten wurdemithilfe verschiedener Algorithmen ausgewertatn dmOCT

Bilder zuerzeugen

Bewegungskorrektur

Da in der dmOCTwéhrend der Aufnahme vorB-Scans globale Bewegungen die
Signalfluktuation der Zellen Uberlagern und die Bildqualitéat erheblich einschranken
kénnen wurdentranslatorischéBewegungen korrigiert. Die Translation zwische®cBns
wurde mit der imkgcort (dallabFnage Prodessing Toolbox, 2020, USA)
anhand des Betragsteilsestimmt[161, 162] Diese basiert auf der Fouri@nalyse und
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nutzt das FourieShiftTheorem zur Bestimmung der Translatid®3]. Sieschatzt die

Gute der Registrierung Uber die Kreuzkorrelattgvischen zwei cans

Da diePhase in den Bcansaulierstsensitiv gegeniiber Bewegungést, wurde ein
weiterer Algorithmus implementiert, umPhasenfehler zu korrigieren. Uber eine
Kantensegmentierun§fl64] wird die Position ds Glasplattches) dass uber der Probe
angebracht ist, in einem bestimmten Berelmbstimmt. AnschlieRend wird jeweils der zu
korrigierende BScan Uber die Multiplikation einefinearen Phasenoffset an id
fouriertransformierten Rohdatentber das FourieBhift Theorem in axialer Richtung
verschoben, sodass die Differeder Phasen aufeinanderfolgender38ansm Bereich
des Glasplattcheabnimmt. Mittels NeldeiMeat Optimierungsalgorithmus wird dies so
lange wiederholt, bislas Minimum der PhasendifferenaufeinanderfolgendeB-Scans

innerhalbeines gewahlten Bereiches der Glasplajgfunden wird

Standardabweichun@TD)
Fir die dmOCT wurden diaufgenommena OCTDatengitze an jedem Datenpunkt
"Y b des linearen OCT Signalmit b  daf (B-Scan) bzwie  afd (Volumen)

mittels Standardabweichun{STD tiber dieZeit ausgewertet

i —B Yb Yb |, 3.2

wobei N der Anzahl aufgenommener G8iginale iiber die Zeintspricht und Yo dem
Mittelwert Uber die ZeitZurLogarithmierungler Daten wurden diese mit 1 addiert, und
entsprechend ihres Minimums und Maximsrauf einem Intervall zwischen 0 und 1

normiert.
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Material und Methodery mOCT mit dynamischen GKadntrast
Frequenzanalyg&FT)
Als weitere Mdoglichkeit r Auswertung der Daten zudmOCTwurde an jedem

Datenpunkt’Y i entlang der Zeitachseine schnelle FourieFransformatiorberechnet

{ Y b 3.3

~

Das dmOCT Bild wird anschlieBendals Farbbild ausdrei aneinandergrenzende
Frequenzbereichaus dem Spektrurh erzeugt[150]. Dies ist schematisch #bbildung
16dargestelltLangsame Bewegungen im Frequenzbereich vdih®Hz wurden alslau,
mittlere Bewegungen bei 0,55 Hz als griin und schnelle Bewegungen ve2% Hz als
rot in eirem RGBBIld gespeichert Nach der Fouriefransformation werden dafur
innerhalb der jeweiligen Frequenzgrenzen die Werte aufsummiert. Die Werte werden
daraufhin in den drei Frequenzbereichentsprechend ihres Minimums und Maximsm
auf einem Intervalkwischen 0 und hormiert. Anschlie3end wurden zu deormierten
Werten der einzelnen RGRanéle 1 addiertum sie logarithmierenzu kénnen Enzelne
dmOCTB-Scanswurden abschlieRendentsprechend ihres Minimums und Maximem
normiert. Die Werte aus den drei Frequenzbela@a wurden dann in den drei
Farbkanédlen des RdBldes an jedem Pixel abgespeichdttir die dmOCT Zeitserien
musste ein anderer Ansatz gewéhlt werden, da die Normierung auf einzelne Maaima
einzelnen dmOCT-8cans der Zeitsermi einer Schwankung dder Farbintensitat in den

dOCTB-Scans zueinander fuhrten. Daher wurden dlieOCTB-Scans auf das Maximum

=
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Abbildung16: Schematische Darstellung der FFT basiedgmmischenOCTAuswertung(a) Bildolgen,
bestehend aus OCB-Scars die an derselben Position aufgenommemurden (b) Frequenzbasiel
Auswertung der OCT SigedEtinteilungunterschiedlicher Bewegungeach Frequenzbereidéh die jeweilige
RGBKanale.Langsame Bewegungen {@,5Hz) werden als blau, mittlere Bewegungen (&(%z) als grii
und schnelle Bewegungen-<(85Hz) als rot dargestellt.
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aller dnOCT B-Scans normiert. Das gleiche Vorgehen wurde fir die dmOCT

Volumenaufnahmen durchgefihrt.

Aufgrund deikonfokalen Eigenschaften der O@¥ derVerwendung eines Objektivs mit
hoher NA entsteht entlang der Tiefe @CTBildein Helligkeitsgradient um den Fokus. Je
weiter sich Strukturen aulRerhalb des Fokus befindstoweniger Lichtvird detektiert

und dementsprechend dunklewerden die Strukturenim OCTBIld dargestellt. Die
Helligkeitin denRGBBildernwurde fir eine bessere Visualisierung den Fokus in der

Tiefe Uber die MatlabFunktion ,brightness reguliert Dabei wird dieVerteilung der
Intensitatentlang der Tiefalurch Anfitten einer GauRR3funktiorbestimmt. Anschliel3end
werden in einem vorgegebenen Bereich au3erhalb der FWHM der Gauf3funktion die
Intensitatswerte Uber eine Eingabe des Benutzers angehoben, sodass die Bereiche
aullerhalb des Fokus besser sichtbar werdan.Visualisierung deimOCTBilder wurde

Matlab verwendet.

Hauptkomponentenanaly$E CA)

Als weitere Methode zur Evaluation der Zelldynamiken wurde die
Hauptkomponentenanalyséengl. principal component analysis, P@Ajwendet. Das
mathematisch aquivalente Verfahren Singularwertzerlegungur Auswertung der
Signalfluktuationemvurde erstmals theoretisch von Ammari et al. 2Q165] fir dnOCT
vorgestellt. Daflir wurde die Matlab Funktionpcd (Matlab Statistics and Machine
Learning ToolboxMatlab 2020, The MathWorks, In¢c.USA)genutzt. Die OCTDaten
"Oafudid wurden dafir in eing cr) Matrix 8 umgewandelt, wobei die Zeitkoordinate
oist und n die Anzahl der Messvariablen @ bzw. ® ((Volumen bzw. BScar. Die PCA

Analyse der Date8 ist durch
Y 8t7 34

gegebenwobei 7 die Koeffizientnmatrix und “Ydie PCANerte sind Die Spalterder
Koeffizientenmatrixenthalten die Koeffizientender Hauptkomponente und sind in
absteigender Reihenfolge der Komponentenvarianz angeoridé&]. Nach Umformung
der Koeffizientenmatrix 7 in die urspriingliche Form & w & evurde die
Standardabweichungber die Zeitkoordinatgebildet Die Daten werden mit 1 addiert,

um sie zu logarithmieren und abschliel3end normiert.
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3.2.2 Charakterisierung detynamschenmOCT

Zur Charakterisierung deimOCTwurden Messreihen aufgenommen, die im Folgemde
beschrieben werden. Dabei wurde das Spektrometer mit @etoPlusZeilenlamera

verwendet.

Axiale Auflésung

Um die Abhangigkeit der dmOG@®n deraxialen Auflésung zu untersuchen, wurden
unterschiedliche axiale Auflésungen durch Anpassung der Breite desRéasters bei
der Rekonstruktiorsimuliert. Aus den simulierten unterschiedlichen axialen Auflésungen

wurden dmOCT Bilder generiert und miteinander verglichen.

KontrastRausckverhaltnis

Das KontrasRauschverhdltnis (engl.contrastto-noise ratio, CNRwurde Uber die
gemittelten RQdaus 2 Bereichen mit Signal (s) und aus dem Hintergruredr(®3dmOCT
Bildesdurch

berechnet.& ist der Mittelwert aus der ROl mit Signal, der Mittelwert und, die
Standardabweichung aus der ROl ohne Sigmal , mit Signal [167]. Um die
Abhangigkeit der Messzeit bei ddmOCTauf den Kontrast zu untersuchen, wurde der
CNR Wert fur unterschiedliche Messdauern ein€&cBn Datensatzes berechnet. Die CNR
Werte wurden daraufhin fur die in dieser Arbeit verwendeten Auswertungsalgorithmen

miteinander verglichen.

3.2.3 FFTDOCT

Als Referenzsystenfiir die Evaluierung dedmOCTwurde das LightCT ein FFTDOCT
System- der Firma LLTech Inc. (Frankreich) verwenddibjldungl?). Bei einer NA von
0,3 und einer LED Lichtquelle mit einer Bandbreite von dd0bei einer zentralen
Wellenlange von 56Bmwird eine isotrope Auflésung vonuim® erreicht. Das=FTD-OCT
SystendetektiertenfaceEbenen und ermdgli¢tdurch Verschiebung der Probeer des

Interferometersentlang der optischen Achse Volumenaufnahmen. Die Systemparameter
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Abbildungl7: LightCT Kommerzielles FFDOCTder FirmalLLTechmaging zur optischen Biops@ exvivc
Gewebe. Das System erfasatfaceOCTBilderbei einer isotropen Auflésung vamum? und basiert auf eine
LinnikInterferometer.Die Probe wird in einem Probenhalter unter dem Objektiv positiomnertmit einen
Immersionsmedium in Kontakt zum Objektiv gebra€hirch Verschiebung des Interferometers entlang
Tiefe kdbnnen Volumenaufnahmen aufgezeichnet werden.

sind inTabelle2 zusammengefasst. Dd&ildfeld (engl. feld of view, FOV des Systems
betragt 1,24x1,24mm? und wird dabei mit 1440x 1440 Pixel abgetastet Zur
Berechnungvon dOCTBildem werden 1000 Interferenzbildebei einer Abtastfrequenz
von 300HzaufgenommenDie Aufnahmezeit betragt in diesem FaB3s. Zur Fixierung

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

gegen ein Deckglas driickt.

Tabelle2: SpezifikationerlesFFTD-OCTAufbaus[144, 168]

Lichtquelle LED Ao = 565 nmAA =100nm
Kamera Q-2A750 (Adimec, Niederlande)
Sensor CMOSIS CSI2100 (AMS, Osterreich)
Pixel 1440 x 1440 px

PixelgroRe 12 un¥

Sattigungskapazitat 1.6 MQ

Bildrate 735 Hz

Bittiefe 11

NA 0,3

Axiale Auflésung 1pum

Transversale Auflésung 1 um
FOV 1,25 mm x 125 mm

Interferometeityp Linnik
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3.3 Biologische Proben

Ex vivo Versuchewurden n Zusammenarbeit mitdem Ingitut fir Anatomie der
Universitat zu Lubedkn Einklang mit dem deutschen ReelntLeber, Zunge und Trachea
ex vivoGewebe vorC57BL/6 Mausdurchgefiihrt(Aktenzeichenl_201609-15_Konig)
Dasexvivo Gewebe wurden eine PetrdSchale mit Ringerlosung bei Raumtemperatur
dberfuihrt. Alle Messungen erfolgten in einem Zeitraum von weniger 8si2den nach
Entnahme der Organe&ur Visualisierung des von den Flimmerharchen angetriebenen
Transportsder exphanierten Tracheavurden 4,5 um groReMikropartikel (Dynabeads
CELLection BiotiBinder Kit, Dynal Biotech Agrweger) in die ex vivoGewebekultur
hinzugefligt Fur die Messungen wurdead Gewebe wie inAbbildungl8 dargestellt,mit
Ringerlésung ireinem speziellerProbenhalter(LLTec Inc., Frankreictgs FFTDOCT
Aufbaus tberfihrt und durcheinen Drehmechanismus des Halters leicht gegen ein
Deckglas gepresst, sodass eine nahezu vollstandige Immobilitdt des Organs gegeben war.
Der Halter mitGewebewurden anschlieRend unter das Objektiv de©CTAufbaus
positioniert und ein Immersionsmedium zwischen Deckglas und Objektiv aufgebracht.
Anhand des Signals des Deckglage8iScarwurde die Stabilitat des Aufbaus vor jeder
Messung UberpriftMittels Verschiebung der Probe durch die Intravitalstage wurde eine
geeignete Stelle zur Untersuchung ausgewdhlir eine Vergleichsmessung zwischen
FFTDOCT und mOCT wurdder Probenhaltermit einem Deckglasmit Markierung
benutzt anhand dessen eine Messung an exdt gleichen Struktuin beiden Geraten

erfolgte.

Abbildung18: Probenhalter mit Probe Nachdem die Probe im Probenhalter platziert wurde (a), wirt
Deckglas (blau) in den oberen Bereich eingebracht (b). AnschlieRend wird Gber einen Schraubmech
die Probe entlang der Tiefe verfahren, bis sie gegen das Deckglas driickt und somit fest immobilisie!
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4 Ergebnisse

Im ersten Abschnitwird die Umsetzung dedOCTfur scannendeD-OCT mit hoher
Auflésung dmOCT)anhand verschiedener Messungen exivivo Gewebe einer Maus
vorgestellt. Anschlielenderden verschiedene Auswertungsalgorithmen fir dieOCT
evaluiert Im zweiten Abschnittverden dieMessungen zur technischen Charakterisierung
des mOCHRufbaus mit der xposureZeilenkamera im  Vergleich  zur
OctoPlusZeilenkamerabeschrieben Die Ergebnisse der in dieser Arbeit realisierten
600kHz mOCTwerden darauf aufbauend anhand von OCT udithOCTMessungen
gezeigt

Beitrag des Autors

Teile derin dieser Arbeit dargestellten Ergebnisse sindiar begutachteteten Artikeln
publiziert worden[169-172]. In der Promotion vomr. H.SchulzHildebrandt wurde der
mOCTAufbau mit einer Basler Spri#ieilenkamera im Spektrometer verwendet, welches
eine axiale Auflésung von 18 erreicht [81]. Die SprintZeilenkamera erlaulet eine

maximaleA-ScanRatevon 127kHz und htte eine Sattigungskapazitat von 18.0801n

dieser Arbeit wurden zwei neue Spektrometer mit unterschiedlichen Zeilenkameras fir

den mOCHAufbau zur OCT und dmOGvaluiert. Alle in dieser Arbeit dargestellten
Messungen sowie die Auswertung wurden von rme@lbststandigdurchgefihrt. Die
Software zur Ansteuerung des mQA&Ifbaus die Darstellung von OCGDaten mit der
xposureZeilenkameraund eine Ausweringsoftware in Matlabwurden ebenfallsvon

mir programmiert.
4.1 Auswertung zur d@QCT

DynamischeDCTwurde erstmalignit einem FFTD-OCT System gezeigt, dessen axiale und
laterale Auflésung im Bereich von 1 fuliegt. Um diedOCTauf scannender mOCT
umzusetzen, wurde die Parameter zum Scannen der Probe angepassiassdie
notwendige zeitliche Abtastung der Probe als auch die Messdgaweéhrleistet warDie
Parameter werden bei den jeweiligen Messungen angegel@&rsatzlich wurden
Algorithmen zur Auswertung defmOCTam scannendermOCTAufbau entwickelt. In
Abbildung 19 ist die GUI der Matlaisoftware zur Prozessierung der GRdhdaten

dargestellt. Nach Auswahl eines Ordners
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Ergebniss¢ Auswertung zur dmOCT
fomae - e x

half am full |image Registration
G:12018-08-12\Thoriabs mOCT ind @ saved  |off Image Fleld Correction
» exp
Select Folder Refresh abs m complex Start processing adjBrightness_gui.m - Start function Start Batch Delete

Property Value

[20180811_Scaneu1_kiein_0001_Mode3D.oct Size (zxy) [px] 1024 1024 1024 disp.mat
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20190912_2_0001_Mode3D.oct
20190912_2_0002_Mode3D.oct
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Abbildung19: BatchProzessierungSoftwarezur Auswertung der OCT DateédCTRohdaten kdnnen b

einen DialogBelect Foldéitingelesen werden. Nach Auswahl von Paranmetérd die Rekonstruktion tk

die Schaltflédche { Gh NJJ LINE O SCieaVkejfeB/sitarb@itiriy iér Rated kann tber die Schaltf

O{GF NI Cdzy Ol A2yWw yIn@&DropdeivilistediirchefifitSveited.dzy | G A 2 y
Rohdatensat ze angezeigt. Uber di e Schaltfl &ac
OCTProzessierung der ausgewdahlten Rohdatensétze gestartet werden. Die Daten kénnen

sowohl mit den in den Datensétzen vorhandenen Dispersionsinformationen oder Uber

eine Funktion zurOptimierungder Dispersionswerte prozessiert werden. Dazu besteht

die Mdglichkeit die OCGDaten als komplexen Datentyp oder nur den Betragsanteil im

32Bi t For mat , Singl e’ abzuspeichern. Um di e D
unterhalb einer Stunde prossieren zu koénnen wurde eine Parallelisierung der
OCTProzessierung auf CRRAsis umgesetzt. Die Prozessierung erfolgt parallel auf der

CPU dUber di e Matl ab FRanmleltJoraputing' Toabo2D28v a | ’ ( Mat |
Mathworks, USA). Diese erlaubte die 4D VolumendieddmOCT Zeitserienfnahmen

innerhalb von 60 Minuten zu prozessieren

Auf der rechten Seitg(Abbildung 19) kénnen verschiedene Funktionen Uber eine

DropdowrntListe ausgewdahlt werden, mit denen die Daten weiterverarbeitet werden

kdnnen. Bei spiel sweise kann Uber die Funktione
Auswertung zurdmOCT iiber den PCAoder FFIAIgorithmus erfolgen. Uber die

Schaltfl &c h ewerdéitdia OCIDateruin Abhdngigkeit der ausgewahlten

Funktion der DropdownListe weiterverarbeitet. Dabei kann durch Auswahl einer

Bildregistrierung , | ma g e R pdpiDsaténsatz nactoden i®.2.1beschriebeen

Methoden zur Korrektuvon Bewegung vor der Weiterverarbeitung angepasst werden.
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4.1.1 FFTDOCT mOCT

Um die beidenOCTSystememOCT undFFTDOCT zu vergleichen wurdesxvivo
Lebegewebe einer Maudn beiden Systemen nacheinandgemessenDas Gewebe
wurde zuerst inmOCTAufbaugemessen und anschlieend imABFOCT Aufbau.eber
eignet sich zur Untersuchungit dOCTbzw. dmOCT da sie ein vergleichsweise
stoffwechselaktives Organ darstelltFir die Messungam mOCT wurde das
127kHzSpektrometer mit einer Basler SprinZeilenkamera verwendet und die
A-ScanRate wurde auf 100 kHzreduziert Um in beiden Systemerdenselben
Bildausschnittmessenzu konnen,wurde zuerstdie Markierung im Deckglamittels
OCTsSignal gesucht und anschlieBend der Bereich innerhalb der Markierung
aufgenommenAmmOCTAufbauwurden mit dem Speckigarianz Aufnahmemoduger
Thorimage Softwaresequenziell dmMOCT-&cans aufgezeichneleder dmOCB-Scan
besteht aus @00 B-Scans bei eind8-ScanAbtastrate vorb4 Hz.Um ein moglichst grof3es
Volumen zu erzeugen, wurden melhee SpeckeVarianz Volumen nebeneinander
aufgezeichnetDie Aufnahmezeit betrug ca. Minuten, daaufgrund des begrenzten
Arbeitsspécherseinzelne Volumenabschnittg00x 50x 1024Voxel)auf der Festplatte
zwischengespeichertverden mussten Das gesamte aus einzelnen dmOG®BcBns
zusammengesetztdmOCT Volumen besteht aus 50850x 1024Voxeln(xyz) bei einer
GroRe vor270x285x5 5 0 2 (mym).DasdmOCT Volumewurde fir die Visuadierung
auf eine GroRe vor270x285x 135y m zugeschnittensodasslas bei defFixierung der

Probegenutzte Deckglais der Visualisierungicht mehrsichtbarist.

Die amFFTDOCTaufgezeichneterdOCTAufnahmewurden aus jeweils 1000 enface
OCTAufnahmenbei einer Abtastung von 308z berechnet. Dag=OVder FFTD-OCT
Aufnahme betrugl440x 1440Pixel(xy) beil,24x 1,24mm? (xy)und die Aufnahmezeit
fur eineenfacedOCTAufnahme3,33 SekundenEs wurden 5@n facedmOCTBilder mit
einem Abstand von gm entlang der Tiefe aufgezeichn&ie Aufnahmezeit fir die am
FFTDOCT durchgefuihrten Messungen betrug calB Minuten, da die Daten nach jeder

enfacedOCTAufnahmezwischemespeichert wurden.

Die beiden aufgezeichneten Volumen wurden anschlief¥aiidder SoftwareFiji [173]
bearbeitet, um sie miteinander vergleichen zu kénndnhand der Glasmarkierung im

Probenhalter wurde in dean faceAufnahmen des mOCT und demABFOCT Aufbau ein
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Ergebniss¢ Auswertung zur dmOCT

Unterschied in der Rotation mit einekVinkelvon 155 Grad bestimmt. Die AB-OCT
Aufnahmen wurden anschlielendim den vorher bestimmten Winkelrotiert.
Abschlie@Rend wurden anhand von &hnlichen Strukturen in  den beiden
VolumenDatensatzen von mOCT und-HBPOCT exemplarischenface Aufnahmen
verglichen. Abbildung 20 stellt jeweils eine enface OCT (a& ¢) und dOCTdmOCT
Aufnahme(b & d) der beiden Systeme~FTDOCTund mOCYgegeniber. Dieenface
dmOCT Ebene iger dmOCT Volumenaufnahme (e) (roter Pfeil), welche aus sequenziell
aufgenommenen dmOCT -&ans besteht, entnommenTrotz der ausreichenden
Auflosung konnen in degemittelten enfacemOCT und FFTD-OCTOCTAufnahmen (a

& c) keine zellularen, bzw. subzellulare Strukturen identifiziert werden. Zusétzlich
erschwert der schwache Kontrast und die auftretenden Speckle eine Darstellung von
Zellen.Es lassen sich keizelluldre Details des GewebiesdengemitteltenenfaceOCT
Bildern erkennen Hellere Details kdrten auf extrazellulare Matrixstrukturen und
dunklere Strukturen auleere Gefal3éhinweisen.Dem gegenuber stehen dieO€CTund
dmOCTAufnahmen (b& d). Langsame Bewegungen {®,5Hz), mittlere Bewegungen
(0,5-5Hz) und schnelle Bewegungen &b Hz) sind als blauer, griiner und roter Farbton

in einem RGBIld dargestellt. Mischfarben ergeben sich aus der Uberlagerusg de
blauen, griinen und roten Farbkals Bilder mit dynamischen OCKontrast zeigen
zellulare StrukturenAbbildung20, b undd). In dendOCTund dmOCTAufnahmenist
ausschlie3lich ein homogener Zelltyp mit einer GréRe von5BQum ersichtlich. Diese
entsprechen am ehesten Hepatozyten, die %80des Lebervolumens ausmachen und
stoffwechselaktiv sind. Das/toplasmaerscheint in einem griin/gelblichen Farbton. In der
vergréRerten Abbildung (f) zeigt sich sdan FFTD-OCTen facedOCT Bil@ellkerne meist
dunkelerscheinen wahrend im dmOC#@&nfaceBild rote Zellkerne mit etwas dunklerer
Substruktur (weiRe Pfeile)zu erkennen sind, welcheam ehestenKernkérperchen
(Nukleolus entsprechenkdnnten Die AnzahlizermutlicherKernkorperchen variiert von
1-3 inneghalb der Zellkerne.In den enface dOCT und dmOCBildern kdnnen im
Vergleich zu den O€cHildern auch die Zellgrenzen einzelnen Zellen aufgeldst werden. Die
dynamischen OGKontrastAufnahmen vormOCT und-FTDOCTstellen Zellstrukturen

in anndhernd ahnlichen Farben dar.
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Abbildung20: OCT unddlOCTAufnahmevon exvivo Mausléer (a) FFTDOCTenface OCTBIld und(b)
korrespondierendeenface dOCTBIld, (c) enface mOCTBild aus einer Ebene einesOCTVolumens(d)
entsprechendes en face Bild mit dynamischen Kont&dtwarze Strukturen lassen auf Keomel GefaR
schlie3@. Speckle lassemei den OCBildernkeinen Riickschluss auf ZellenduDerdOCHKontrasterlaubt
eine kontrastreiche Darstellung von Zellen und subzellularen Strulkdoreie leeren Geféale(*); Dunkle
Strukturen(weilRe Pfeile) innerhalb der rot eingeféarbten Zellkddenen als Nucleoli identifiziert werdés)
dmOCT Volumemit angepasster Helligke(f) VergroRerte Darstellung denface Ebenen von (& d). Im
vergroéRerten Teil deen facedOCTAufnahmerkénnen Ahnlichkeiten bei der Verteilung hellerer und dun}
Gruntdneim Zytoplasmabeobachtet werden. Diducleolischwarz) innerhalb der Zellkerne (rot) siteditlict
erkennbar, wobei auch einzelne und mehré&tecleoliinnerhalb eines Zellkerns in der dmO&iface
Aufnahme ersichtlich sindg) Oben Zeitentwicklung dediber 3x3 Pixel gemittelterDCTSignas vor
ausgewahlten ROIs im Nugklas(schwarer Pfei), Zellkern (ragr Pfei), Zytoplasma(grirer Pfei) und einer
Gefald (blaer Pfei). Unten Fouriertransformierte OCTSignal derselben ROMaRstabsbalken100um
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Ergebniss¢ Auswertung zur dmOCT

Die Intensitat der Farbkomponenten unterscheidet sich leicht, da die Messungen in einem
Abstand von Btunden aufgenommen wurden umlie DatenakquisitionAlgorithmik zur
dynamischen OGKontrastAuswertungsowie Nachbearbeituniinsichtlich Helligkeit der
Farbtonenicht identisch sindDes Weiteren kénnen Strukturen im Zytoplasma der Zellen
identifiziert werden, die imFFTD-OCTBIld hellgrin gefarbt sindnd im dmOCTBIld in
einem ahnlichen helleren Griinton zu erkennen list.Vergleich zu de®@CTFAufnahmen
werden auch wesentlich mehr Hohlraurmedendynamischen OCKontrastAufnahmen
zwischen den Zellen ersichtlich. Digdehlraume erscheinem dendOCTund dmOCT
Aufnahmen dunkel und konnten leeren Blutoder LymplgefaRen entsprechenin
Abbildung 20 (g) sind die Zeitverlaufe der logarithmierten OCTSignale von 4
ausgewahlten ROsowie dieFouriertransformierta des lineare©CTSignalslargestellt.

Es wurden ROIs im Bereich des Nukleolus (schwarzer Pfeil), Zellkern (roter Pfeil),
Zytoplasma (gruner Pfeil) und einem Gefal3 (blauer Pfeil) Uber 3 x 3 Pixel (xy) gemittelt.
Das Zytoplasma hat das hoch€CTSignalbei 33dB, gefolgt von Zellkern bei 8B,
GefalRbei 23dB und Nukleolus bei 1dB. In derFouriertransformierte zeigt sich, dass

der ZellkerrhdhereFrequenzanteile in den Frequenzbereich ab 5 Hz aufweist. Nukleolus
und das Gefald zeigen ahnlich schwache Frequenzanteile, wohingegéytalglssmam
Bereich von 0,5 5 Hz ein starkeres Signalfesist. Es zeigt sich, dass die Spektren
verrauscht sind und die Unterschiede daher kaum ersichtlich. Erst durch die Mittelung

Uber die Frequenzbéander werden die Unterschiede erkennbar.

In Abbildung21 (a)sind zwei BScans Uber die xbzw. yzAchse und ausgewdahlte éace
Ebenen(b) unterhalb dedDeckglasedes dmOCT Volumens exemplarisch dargesizit.
Tiefe der erface Bilder im Volumen ist im$®can durch die Strichmarkierung an der Seite
eingezeichnetln den BScans ist der Fokua einer Tiefe vorca. 50um unter dem
Deckglas (DGanhand des Helligkeitsgradientetseutlich sichtbar Im Fokusbereich
konnen die subzellularen Strukturen wie Zellkerne und Zeldtermdeutlich voneinander
differenziert werden. Eface Ebenen auf3erhalb des Fokus erscheinen dunkler und
dieselben ellularen Substrukturen werden schlechter dargestellt. Inpd0D Tiefe
unterhalb des Deckglases zeigt sich der Einfluss des Defokard der nicht mehr scharf
abgrenzbarerzellgrenzen. In 90m Tiefe unterhalb des Deckglases werden die zellularen

Strukturenstarkdurch Rauscheheeintrachtigt da weniger Licht zurtickgestreut wird.
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Abbildung2l: Exemplarischereface dmOCT Bildaus verschiedene Tiefen (a) B-Scans Uber die schr
scannende Achsdlinks) und langsam scannende Achse (rechts). (b) En face dmOCT Bil
unterschiedlichen Tiefeanterhalb des Deckglases (D@Pum unterhalb de Deckglasesst ein Defokt
erkennbamund de Zellgrenzen sind nicht mehr scharf abgbanzin einer Tiefe vo#b bis 6Qum ist der Fokt
ersichtlich. Zellen und subzellulare Strukturen (Zellkerne und Zellkernchen) sind deutlich erkennbar
75um unterhalb de Deckglasesrscheinen die Zellen wieder dkdfissiert und die Helligkeit nimmt
MafRstabsbalken: 100m

Abbildung22 stelltenfacemOCT und dmO@ilder(a & b) mitsamt einer Fourieknalyse
(cf) gegenliberum zu untersuchen, inwieweit sich die Unterschigdder Aufldsung in
einem unterschiedlichen Raumfrequenzspektrum darstellddie enface dmOCT
Aufnahme(Abbildung22 b) ist Giber diedmOCTFFTAuswertungberechnet worderund
wurde fur die FrequenzraurAuswertung in ein Grauwertbild umgewandelDie
Helligkeit in den enface dmOCT Aufnahmen in Abbildung 20 und Abbildung 22
unterscheidet sich, da die NormieruimgAbbildung22 nicht auf dem gesamten dmOCT
Volumen durchgefuhrt wurdeln (d) und (e) sind diemormierten Betragsanteile der

Fouriertransformiert@ der en facemOCTund dmOCTBilder (a & b) dargestellt. Inc] ist

62



Ergebniss¢ Auswertung zur dmOCT

die Fouriertransformierte von dem gemittelten komplexenenface OCTBIld (a)
dargestellt Aufgrund der konfokalen Detektion istxrRichtung eirgaul3férmige Verlauf
erkennbarDiescharfe Abgrenzung der Aperteintlang der langsam scannendg#chse

ist nicht vorhanden Dies ist auf Bewegungsartefakte wéahrend des Scannens
zurtckzufuihrenwelche zu hochfrequenten Phasendnderungen in dieser Richtung fuhren.
Abbildung22 (f) stellteinen Ploteiner ROEentlang der xAchse um das Zentrum vod) (

und (e) darEs wurde Uber 20 Pixel in y gemittditaue und rote RQIEs istersichtlich

dass die Auswertung Uber dig=FTdeutlich mehrDetailstber nahezualle Frequenzen
rekonstruiet, was sich &quivalent auch im Vergleich zwischen en face OCT und dmOCT
Bildhinsichtlichder Detaildarstellt.

en face (BMDCT

dB

@ 0 (b) 0

FFEn face mOCT FF(en facquQCTl FFEnN face)dmOCf

0,8

—MEAN
—— dmOQRE)

0,6

0,4F

I nt erfasui T 2t

0,2

®

Abbildung 22: Frequenzanalyse eines) face Bildes mitmOCT und dmOQFF] von exvivo Leber (a)
gemittelterenfacemOCT(b) enfacedmOCT Aufnahm@) Fouriertransformierteleskomplexen OGSignal
von (a);(d) Fouriertransformiertedes Betragsteil von (ale) Fouriertransformiertezon (b);(f) Ploteiner RC
(in x gemittelt) um daZentrum vor(d) und (e) MaRRstabsbalken50 pm
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4.1.2 dmOCTB-Scan

Als zweites Modell fir die dmOCT wurde Mauszunge gewabin ein

Plattenepithelgewebe mit mehreren Schichten darzustellen.

Die Zungewurde der Maus entnommenim Probenhalter fixiert und anschlieend an
unterschiedlichen Stellen vermessevion der Probe wurde nach der Messung eine
Histologie mit einem HESchnellfarbeverfahrenerstellt. Abbildung 23 stellt eine
reprasentative Histologie (a) und den gemittela®@CT EScans eines Datensatzes, sowie
die dmMOCTAuswertung (c& d) tUber die FFTder ex vivogemessenenMauszunge

gegenuber.

Der Datensatz besteht aus 1B&5cans mit 508 1024px (2 die in 1,38Sekunden
aufgenommen wurdenUnter Annahme eine®Brechungsindess fir Mauszungevon
n=1,3 ergibt sich ein Messfenster von 5@@60um? (xz). Der BScan wurde fir eine
bessere Visualisrung in zRichtung beschnitterDie A-ScarRatebetrug 100kHz undlie
B-ScanRate 108Hz. Nach dem NyquighannorAbtasttheorem wurden somit
Frequenzen von 0 bis 34z erfasstDie Helligkeit der dMOCTFRandn Abbildung23

wurde zur besseren Visualisierung angepasst.

In Abbildung 23 (b) ist der Uber alle 150 B-Scans inkohéarent gemittelt®-Scandes
Datensatzes dargestellt. In der oberen Bildhalfte befindet sich in &yam Tiefe die
Unterkante des Deckglasg¥I1) des Probenhalters im direkten Kontakt zu der sich
darunter befindlichen ProbeDer Fokus befindet sich ca. 10t unter dem Deckglas.
Ersichtlich sind vor allem Speckle und einige hellere Bereiche. Die leicht hellere Schicht in
einer Tiefe vorB00um ist als Lamingropria (IV) interpretierbar. Die Darstellung des
gemittelten BScans (bkeigtauch im Vergleich m histologischen Schnifa) wenige
ahnliche Strukturen. Die Probe ist bis zu einer Tiefe B®um als hellere Struktur
ersichtlich (b). Mit der in Kapitel 3.2 beschriebeen dmOCTFFTAuswertung werden
histologisch relevante Schichten im gesamten FOV deutlich sidletBad) Dabei kbnnen

funf verschiedene Schichten unterschieden werden.
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Abbildung23: dmOCT Escan von ex viidlauszunge(@a) HE gefarbte Histologie der abgebildeten Prok
einer reprasentativen Stelle: 8jratum Corneum(ll)Stratum granulosum und stratum spinospfhl)Stratun
basale (IV) Lamina propria, (V) Muskel und (VI) Glasplatte. (b) gemittelter S€anB/on der Zunge der M.
(c) EntsprechendedmOCTBild mit einem Fokus in der Basalzellschicht mit Zellkeumehangepasstt
Helligkeit(*). (d) dmOCBild mit einem Fokus in der Lamina propiga OCTSignal ausgewahlter ROIls
Bereich des Hintergrunds (scakz), einer Basalzelle (rot), der Lamina propria (griin) und der Muskel:
(blau) ber 150 BScans. (fFouriertransformierteder 4ROIs des linearen OCT Signals bei einer max

Abtastung von 54z.MaRstabsbalken: 108 Y &
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Unter der Glasplatte (VI) kann das geschichtete verhornte Plattenepithel (stratum
corneum) (I) mit einem Ubergang zur Granularzellschistnatum granulosum und
Stachelzellschich{gratum spinosum (II) in einem lila bzw. litgrinlichen Farbton
dargestellwerden. Daran anschlieRBemefindet sich didBasalzellschicht (stratum basale)
(10, die durch gelb gefarbte Zellkerne (*) gekennzeichnet ist. Da sich der optische Fokus
in diesen Bereich befand, wird die Basalschicht mit hdchster Auflésung abgebildet.
Darunter befindend kénnen zwei weitere subegiliale Schichten, Bindegewebe in lila
(Lamina propria) (IV) und grun gefarbte skeletale Muskelzellen bzw. Skelettmuskelfasern
(V) unterschieden werderDurch Verschiebung ddsokus unter die Basalschic(d)
erhohtsichdie Sichtbarkeit der Muskelschiclitie Glasplattést ineinem weif3en Farbton
ersichtlich (VI)Dieselben Gewebestrukturektnnenim gemittelten OCTB-Scannicht
erkannt werden.Die dmOCTB-Scansstellen &hnliche Strukturenwie in HEgefarbten
histologischen Schnitte(r) dar. Selbst weit Giber die Fokusebene hinaus sind zellulare
Strukturen erkennbar, die in gemittelten O®ildern typischerweise selbst bei
Fokussierunguf die Epithelschichiicht zu erkennen sind. Diese Ergebnisse zeigen, dass
die Implementierungler dOCTin einem scanneneh mOCT zu einer Kontraststeigerung

fuhren, die die Identifizierung einzelner Epithelzellen erméglicht.

In Abbildung23 (e) sind Signale von einer Zelle (roter Pfeil), der Lamina propria (griner
Pfeil), des Muskelgewebes (blauer Pfeil) und vom Hintergrund (schwarzer Pfeil) Uber dem
Deckglas einer %5 PixetROI dargestellt. Die Lamipeopria hat das starkste O€Signal

bei 47dB, gefolgt vom Zellsignal bei dB und Muskelgewebe bei 3B. Der Hintergrund

hat ein 17 dB starkes Signal. In (f) sind die entsprechenden logarithmierten Betrage der
Fouriertransformiert@ des jeweiligen linearen O&ignals dargestellt. Bei allen 4 ROIs
sind keine erkennbaren dominanten Frequenzen vorhanden. Sie unterscheiden sich
hauptséchlich in ihrer Intensitat. Die Farben ergeben sich durch die Integration der

einzelnen Frequenzbandemd derdarauffolgende Normierung.
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Ergebniss¢ Auswertung zur dmOCT

Abhangigkeit der Bildqualitat von dedaen Auflosung

Zur Bestimmung der minimal mdglichen axialen Auflosutig eine Detektion von
zellularen Strukturerrlaubt, wurde dieaxiale Auflésung numerisch durdie Anpassung

der Breite des Hamfrensters bei der Rekonstruktioler Rohdaterzur dmOCTeduziert
Abbildung24 stellt die Ergebnisse der unterschiedlich simulierten axialen Auflésung dar.
Es wurden fuinf verschiedene axiale Auflosungersh&il,9y m3y m7uy mi7pm un d
25 nsimuliert.In (a) ist das gemittelte O&Blild von Mauszunge dargestellt. In (b) ist die

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

In den Uber die Zeigemittelten BScams zeigt sich, dass Speckle iRizhtung verschmiert
werden. Das Deckglas ist U= 25y mnicht von sich darunter befindlichen Gewebe
unterscheidbar. Bei einer axialen Auflésung ved = 17y mund 7p msind keine
zellularen Details durch Intensitatsunterschiede erkennbar. Erst ab einer axialen
Auflésung vorsU= 3p mund 1,9y miassen erste Intensitatsunterschiede im Gewebe auf

mogliche Gewebsunterschiede schlieBen

In der PCMarstellung kannchon bei einer simulierten axialen Auflésung vom#bdie
Basalzellenschiclyegeniber da umliegenden Struktuen differenziert werdenAuch in

der FFT basierten Auswertung zeigt sich, dass die dynamischen Bewegungen der Zellen
ebenfalls erfasst werden konnen und die Basalzellschicht durch die farbliche
Unterscheidung zum Hintergrund von grin zu lila ersichtlichDet.direkte Vergleich
zwischen PCAInd FFFAuswertung zeig dass die Muskelschicht und die Lamina propria
in der FFTAuswertung durch den Wechsel der Farbténe in die Tiefe von Lila zu Griin
besservoneinander differenzierbawerden kénnen Im Ubergang &i einer axialen
Auflésung von 1vm zu 7 nm kénnenin der PCAund FFIAuswertungdariber hinaus
einzelne Basalzellen detektiert werddn.der PCAAuswertung lassen sich die einzelnen
Zellen im Vergleich zur FROswertung deutlicher voneinander abgrenzétine axiale
Auflosung von 3m ermdglichtin der PCAund FFIAuswertungbereits eine scharfe
Abgrenzung der Basalzellen zueinander. Bei der maximalen axialen Auflésungman 1,
kénnenin der PCAund FFIAuswertungauch aufRerhalb des Fokusbereich befindliche

Zellenidentifiziert werden.
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Abbildung24: dmOCT in Abhé&ngigkeit zu unterschiedlich simulierter axialer Aufl§a)memitteltes BScan
(b) PCA basierte dmOC(E) FFT basierte dmOCBeaeits bei einer Auflésung von 28m kann dis
Basalzellenschichih der dmOCTdeutlich von umgebendem Gewebe differenziert werdemmi simulierte
axiale Aufldsung ermdglichen eine erste Differenzierung von Basalzelider PCAAb einer simulierte
axialen Auflésung von /7m kdnnenin der PCA und FHiidividuelle Zellen unterschieden und bei €
simulierten axialen Aufldsung vormmih kdnnen diesauchdeutlich voneinander differiert werden. Bei d
maximal erreichbaren axialen Auflésung vof Am kdnnen auch zellulare Strukturen auerhalb &eku

differenziert werdenMaf3stabsbalken100pum
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Ergebniss¢ Auswertung zur dmOCT

KontrastRausckh/erhaltnian Abhéngigkeit der Anzahl voisBans

Um die Abhangigkeit der Aufnahmezeit auf die Qualitat der dmOCT Bilder zu evaluieren,
wurde das KontrastRauschHVerhaltnis (CNR) am  Beispiel des exvivo
MauszungerOCTDatensatz ausgewertet. IAbbildung 25 sind derersteB-Scan des
Datensatzes (a) und dieCAAuswertungiber dengesamten Datensatgb) mit der
normiertenKontrastRauschverhaltnis Auswertung (chhd exemplarischen Ausschnitten
der dmOCT B-Scans (d) zu unterschiedlichen Zeitpunkten mit -STBCA und
FFTAuswertungdargestellt. Um das CNR bei deRFFAuswertung@n bestimmen zu
kénnen, wurden die RGBIilder in Grauwertbilder umgewandelDie FFFAuswertung
erzeugt erst nach 1B-Scansin dmOCT Bildla das Frequenzbamcht ausreicht, um

die Einteilung in langsame, mittlere und schnelle Frequenzen vorzunelBeeneniger
als12 BScans kénnen nach der Foufieransformation nur noch 6 Bimgler wenigerfir

die Einteilung der Frequenzen von 0 bigBgenutzt werden, sodass die Unterscheidung
der Frequenzkomponenten fir langsame undtlere Frequenzerbei dieser Probaicht
mehrausreichend istZur Auswertung des KontraBausckVerhaltniseswurde das in xz
gemittelte Signal eines Rechtecks im oberen Messbereich als Rauschregiomn (rote
Rechteckim Verhaltnis zu einer ROI Bereich des Fokurit Basalzellen als@ialregion
(schwares Rechteckbestimmt. In (c) sind nach Fornb die CNRWNerte fur diePCA
(blau) STD (rotund FFT(gelb)Auswertung des Signals gegenider Anzahl der Bcans
aufgetragen.Bereits nach 10 ausgewerteten dmOCEdains kann die Basalschicht bei
STD und PCA rekonstruiert werdém.der PCAAuswertungsind bereits einzelne Zellen
erkennbarund die PCAerreicht80 % ihres maximalen CNR Wertgie STDerreichtnur

66 %.Nach 25 BScans konnernin allen drei Auswertungereinzelne Basalzellen
identifiziert werden, wobei die Auswertung Uber die STD von einem starkeren Rauschen
uberlagert wird, welches den Kontrastisehen Zellen und Hintergrund reduziert. Nach
75B-Scans bzw. 0,69 konnen auch auf3erhalb der Basalschicht einzelne Zelleer
PCAAuswertungidentifiziert werden (*).Der CNRNert der FFFAuswertung schwankt
leicht Gber die Anzahl der ausgewerteterSBans, da die Einteilung der Frequenizan
Frequenzraum durch dieariierende Anzahl aB-Scansschwankt Die CNRWerte von

PCA, STD und FFT gehbrca50 BScans in eine Sattigung Uber.
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Abbildung25: KontrastRauschverhéltnis (CNRj) Abhéangigkeit der Zahl der ausgewertete8d&ans B-Scai
(a) und PCAIMOCTB-Scan(b) Uber den gesamten ex vivo Mauszungen-D&€nsatz. (c) Auswertung (
PCA, STD uid=Tin Abhangigkeit zur Anzahl vorRIgans bzw. Aufnahmezditie FFT kann erst ab 125Ban
ausgewertet werden.Mittels PCA kanrinnerhalb der ersten 50-8Bcans eirhdheres KontrasRausck
Verhaltnis erreicht werdePCA, STD und FFT gehen ab-5@dhs in eine Séattigung Ubéd) Exemplariscl
dmOCT Bcans$TDPCA&L FFT) zu unterschiedlichen Zeitpunkten. MaRstabsbalkenurii00
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Ergebniss¢ Auswertung zur dmOCT

Phasenbasierte dmOCT

Da das mOCTSignalzusatzlich zum Betrag auch die Phasghalt, wurde evaluiert,
inwieweit dmOCTauch Uber eine Auswertung der Fluktuation der Phase mdglichist
Auswertung der gemessenenexvivo Mauszunge (500x 1024Pixel, 500 660 pm?,
Aufnahmezeit: 1,38, BScan Abtastfrequenz: 10&) Uber den Phasenanteilst in
Abbildung26 dargestellt.Das unkorrigierte Phasendifferenzbild ist in (a) dargestelis
Deckglas ist in einer Tiefe von ca. 280 (*) ersichtlich. Es lassen sich keine zellulare
bzw. subzellularen Strukturen in den Phasendifferenzbildern erkerthenBewegungen
entlang der Tiefe wahrend der Aufnahme des Datensatzes zu reduzieren, wurde der
Datensatzmit einem selbst entwickelten Algorithmukorrigiert. Dafiir wurde das

Deckglas als Referesthichtausgewéhlt da es in den cans einfach zu segmentieren

X
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Abbildung26: Auswertung dePhase deMessung deex vivo Mauszungén (a & c) sind jeweils 2 ROIs
gleicher Position eingezeichnetd das Deckglas (*) markiert. Dehs/arze ROI befindet sich im Gewebe
die rote ROI im Immersionsmedium (a) StandardabweicleimesPhasendifferertzldesiiber die Zeit. (1
Gemittelte Phasen in derbeiden ROIs Uber alle-ans. (c) Standardabweichung sderster
Phasendifferertzildes nach vorheriger Phasenkorrektur. (d) Geplottete Phasen innerhalb der RC
Bewegungskorrektufe & f) Verteilung der Phasen imSBan vor (e) und nach (f) Bewegungskorre
Mafstabsbalken: 100m
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ist und die Phase dort ohne Bewegungsartefakte als konstant angenommen werden kann.
Die Phasenwurden in aufeinanderfolgenden 8cansin z verschoben,sodassdie
Phasendifferenzaufeinanderfolgender £cansin der Referenzschichabnahm. Dies
erfolgte Uber einen Optimierungsalgorithmus, der das Minimum der Phasendifferenz

bestimmte.

Zur Auswertung Uber den gesamten Datensatz von unkorrigierten und korrigierten
Bewegungen wurden zwei ROIs in den Phasendifferenzbildern ausgeWntatdung

27, a und D. Die mit einem schwarzen Rechteck gekennzeichnete ROI befindet sich im
Gewebe und die rote ROI aul3erhalb. Der zeitliche VerlauPtasendifferenzem den
beiden ROIs vor und nach der Bewegungskorrektuyeweils in (b & d) dargestellDie
Phase im Gewebschwankt im unkorrigierten Fall &ab) periodischzwischenttund +t

durch Bewegungen wahrend der Messungen. AulRerhalb des Gewebes tritt eine zufalliger
Phasor auf. Nach Korrektur voBewegungennimmt die Standardabweichungm
Hintergrund von 0,24ad auf 0,21rad und im Bereich des Gewebesn 1,35ad auf
0,11rad ab. InAbbildung27 (e & f) ist die Verteilung der Phesdifferenzenvor (e) und

nach (f) Bewegungskorrektuiilber den gesamten Datensatz dargestellh den
Histogrammen ist ersichtlich, dass die Phasendifferemsarh der Bewegungskorrektur
uber alle BScansdeutlich abnehmen undler Einfluss vorBewegungen entlang der

optischen Achsauf die Phasen dekufnahmeerfolgreich reduziertvurden

In Abbildung27ist diePhaserbasiertedmOCTauf Basis des Phasenanteils der daien

uber dieBerechnung deStandardabweichungm unkorrigierten Fall (a) und korrigierten
Fall (b) dargestellZuséatzlich sind die FHE) und PCAuswertungen (d) des korrigierten
Datensatzes dargestellEs zeigt sich, dass &ahnlich zur Auswertung Betragsdie
Basalmembranschicht mit einzelnen Zellen sichtbar wird. Im direkten Vergleich zu
betragdasierter Auswertung ist ein deutlich héheres Rauschen in den Bildern zu
erkennen und die unterschiedlichen Schichten lassen sicht meehr voneinander
unterscheidenDie Lamina propria kann in der F&iliswertung farblichund in der STb

und PCAAuswertung anhand der Intensitdtsunterschieden der darunterliegenden

Muskelschichtifferenziert werden
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Ergebniss¢ Auswertung zur dmOCT
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Abbildung27: Phasenbasierte dmOGSTD (a) ohne vorheriger Bewegungskorrekturdp Phasenbasier
dmOCT(STD, FFT und PQAl vorheriger Bewegungskorrektur. Durctlie Bewegungskorrektur kdnn
einzelne Zellen der Basalzellenschicht erkannt werblederFFFAuswertungkénnen die Basalzellschic
Lamina propria und Muskelzellschicht farblich voneinander differenziert wektistabsbaien: 100um

4.1.3 dmOCT Zeitserie

Trachea wurde zur Darstellung des aktiven Schleimtransports durchatisgewahlt Die
kollektive Bewegung der epithelialen Flimmerharchen treibt den Schleim und die
Flussigkeitsschicht Gber den Epithelzellen an. Dieser aktive Prozess ist fur die Reinigung
der Atemwege von entscheidender Bedeutung und eine Storkengn Kennzeichen

mehrerer Erkrankungesein[174, 175] Eine Fehlfunktion der Zilien, Atmung oder Husten
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beeinflussen den physiologischen Transport und fiihren zu einem ungleichmafigen
SchleimtransportBne unregelmafige/erteilung der Flimmerzellen kann zu komplexen
Bewegungemer Mukusschichtiihren. Die exvivoTrachea einer Mausurde tGiber einen
Zeitraum von mehreren Minuten mittemOCTaufgezeichnet. Die Trachealwand wurde
auf Silikongel mit Nadeln in einer Petrischale fixiert und Flussigkeit hinzugefugt, um eine
Austrocknung zu vermeidemasFOVbetrug 500x 1024px (xz) bei 508 660 um? (xz).

Alle 10 Sekunden wurde eindmOCT B-Scan Uber einen Zeitraum von B80n
aufgenommen. InAbbildung 28 sind ein gemittelter BScan (a), ein vergrof3erter
Ausschnitt desselben (b, oben), ddmOCTB-Scan (b, unten)eine H&Egefarbte
Histologie eines Luftréhrenquerschnitts ~ (d, unten), eine
Rasterelektronenmikroskopi@ufnahme (REM) von Flimmerzellen(d, oben) und
ausgewahlte thOCTB-Scans zu unterschiedlichen Zeitpunkten (c) aus dem Datensatz
dargestellt. Der Fokus des Objektivs befindet sich caundQnter der Oberflache der
TrachealwandDerB-Scan undimOCTB-Scan wurde in die Tiesauf 500x 400 px (xz) bzw.

500x 257 um? (xz)fur eine bessere Visuaksungbeschnitten Hierdurch wurdenn den
ersten 200um AutokorrelationsArtefakte, die durch die starke Rickstreuung der
Oberflache der Trachea erzeugt werdamntfernt. Einzelne Acans sind durch die
Ruckstreuung Ubersteuert und sind als helle vertikale Streifen-Bea® erkennbar. In
einer Tiefe von ca. 200m bis ca. 35Qum befindet sich die Trachea. Im oberen Bereich
der Trachea sind Zilien (z) erkennbar, die von einzelnen sich darunter befindlichen
Zilientragenden Epithelzellen ausgehen. Da die Zilienbewegung im Bereich vab Ha

fur den aktiven Schleimtranspdit69, 176Jnoch aktiv ist, werden sie durch die Mittelung

als verschwommene Strukturen im gemittelterSBan dargestellt. Die Epithelschicht (e)
befindet sich direkt unter den Zilien und ist ca.-Z® um dick. Zellulare Strukturen sind

von SpeckldRauschen Uberlagert und es lassen sich keine einzelnen Zellen oder
subzellulare Strukturen erkennen. An die Epithelschicht angrenzend I&sst sich eine hellere
dunne Linie erkennen, die deBindegewebgb) zuzuordnen ist und aus Kollagemd
Elastinfasern besteht. Unter de Bindegewebe befindet sich Muskelgewebe mit einer
Dicke von ca. 150m. Es lassen sich einzelne Hohlraume als schwarze Strukturen
innerhalb des Muskelgewebe identifizieren. Diese entsprechen entweder L-yociein
BlutgefalRen (v)Die Auswertung zudmOCTan demselben Datensatz erzeugich am

Beispiel der Trachea ein deutlich besseren Kontrast der Struktutssr.der Trachea sind
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Ergebniss¢ Auswertung zur dmOCT
einzelne entlang der-Achselang gezogené&trukturen(griner Pfeil)zu erkennendie

durch kleinere sich bewegende Teilchen wahrend der Aufnahme der-88@is erzeugt

N
o

mOC'B-Sf: an

t=25mi n t=5mi n

(©) t=75mi n t=10mi n t=125mi n (d)

Abbildung28: dmOCT £B5can Zeitserieon ex vivo Maustrached/ergleich zumOCT £can, REMufnahme
und H&E Farbungeigt Zellbewegungen im Atemwegsgews(ag gemittelter mOCT-Bcammit vergrofRertel
Ausschnitt (rot) in (b, oben) und als dmOCT Auswertung (b, unten); Zilien (z), Epithelschicht (e), Bir
(b) und GefaRe (v) sind erkennb@).Exemplarische dmOCT Bildredlesselben vergréRerten Ausschnitt
unterschiedlichen Zeitpunkte®ie einzelnen Strukturen sind farblich deutlich voneinander trenibate
dmOCTBildreihekann die Bewegung einer einzelnen Immunzalleer Muskelschichhachverfolgt werde
(weiBer Pfeil) Partikel bewegen sich Uber die Trachea und werdenmf@CT EScan als langegezoge
Strukturen dargestellt (griner Pfeiljd) H&Egefarbte Histologie eines Luftrdhrenquerschnitisd
Rasterelektronenmikroskapidufnahme vorZilien; Mal3stabsbalken: 10Am. Abbildung (d) adaptiertit
Genehmigung voflL75]© The Optical Society
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werden. Zilien werden in einem gelpriinen Farbton dargestellt und entsprechen somit
einer Uberlagerung aus mittleren und schnellen Bewegungen im Bereich veRTLE.
Unter den Zilien befinden sich in einen grinen Farbton angrenzend die Epithelzellschicht.
Hierbei zeigt sich ein erster wesentlicher Unterschied zur-D&®Ftellungln Abbildung

29 ist nur der Grunkanaldargestellt. Im FFTbasierten dmOCTB-Scankonnten die
Strukturen alseinzelne Epithelzellen im Bereich des Folknterpretiert werden
(Abbildung 29, roter Kasten), die in der O@marstellung durch SpeckRauschen
uberlagert werden.Dies wurde die Zuordnung vafilien zu einzelnen Epithelzellen
ermoglichenDennoch kdnnte es sich hierbei auch um Schattenartefakte handeln, welche
durch die Bewegung der Zilien hervorgerufen wikdnlich zum OCT-8can stellt sich die
Bindegewebsschicht durch eine helle Schicht unterhalb der Epithelzellschicht dar
(Abbildung28). Daran anschlieRend befindet sich das Muskelgewebe, welches sich in
einem blaulicherFarbton darstellt. Innerhalb des Muskelgewebes kdnnen im Gegensatz
zum OCT £can verschiedene Zellen in einem grinen Far{iéeil)identifiziert werden,

die am ehestetmmunzellerentsprecher{177]. Uber de gesamte Meszeitbewegen sich
diese Zellen durch die obere Half der Trachealwand. Die ibbildung 28 (c)
gekennzeichnete Zelle bewegt sich mit einer Geschwindigkeit vonpra/min entlang

des dmOCT -Bcans durch die Trache&ie Geschwindigkeit wurde anhand der
Positiorsanderung der Zelle (Uber den Messzeitraum bestimmtMittels
Multiphotonenmikroskopwurden &hnliche Geschwindigkeiten flmmunzellen in den

Atemwegen gemessdi78].

Intensitat [a.u.]

0

Abbildung 29: dmOCT can(FFT Grinkanplvon ex vivoMaustachea- als Grauwertbild mit 2x2;
Medianfilter und Kontrastanpassung. Einzelne Epithelzellen (rotes Rechteck) lasserdglicherweis
voneinander unterscheiden und Zilien kiem somit Epithelzellen zugeordnet werd
Mafstabsbalken100pum
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Ergebniss¢ Auswertung zur dmOCT

4.1.4 Zur Berechnung der Algorithmear dmOCT

Zur Darstellung vordmOCTDaten wurden in dieser Arbeitlie drei verschiedene
Auswerungsnethoden zur Berechnung deBtandardabweichungSTD, FFTbasierte
Farbkodierung KF} und HauptkomponentenanalysePCA evaluiert Im Folgende
werden die verschiedenen Auswertemethoden anhand von exemplarischen Datenséatzen

vonden drei GewebetypeMauszunge;leber und-tracheaexvivogegenubergestellt.

Anhand der in Abschni.2 beschriebenen Methoden zudmOCTAuswertung sind in
Abbildung30 der gemittelte OCTB-Scan Uber der©OCTDatensatz(a-b), den dmOCT
Ergebnissen (ce) mit zugehoriger Frequenzanalyse einer ROI (f) aus dem Fokusbereich
im Bereich der Basalmembran fudie Aufnahme der Zunge(Kapitel 4.1.2)
gegenubergestellt. Fur dieFTbasiertedmOCT wurde das R&Hd in ein Graustufenbild
umgewandelf umdas Bild mit denen der anderen beiden Auswerteverfatvengleichen

zu konnen Mit allen drei dmOCTAuswertemethoden werden zellulare Strukturen
rekonstruiert. Im Vergleich z@TDund FFTbasierter dmOCT werden die Basalzellen in
derPCAAuswertung mit einem hdheren Signal rekonstruiert. Anhand der FeAnatyse
der Datenin Abbildung30 (f) zeigt sich, dass dieFTin den héheren Frequenzbereichen
Rauschen vergleichsweise starker unterdriickt umiédrigere Frequenzerbesser

hervorhebt alsSTDund PCAbasierter Auswertung zur dmOCT.

In Abbildung31 sind dieOCTunddmOCTB-ScanvonexvivoMausleber dargestellt. Der
Datensatz besteht aus 18Scans (50& 1024px) Uber einen Zeitraum von 1,38 Das
Messfenster betragb00 x 660 um? (xz). Die NyquisiAbtastfequenz betrug 54z. In (a)

ist der Uber den gesamten Datensatz gemittek€&ariber die gesamte Tiefdargestellt.
Abbildung 31 (b-d) zeigt wie inAbbildung30 den relevanten Tiefenbereich mit den
AuswertemethodenMEAN (b) STD(c), FFT(d) und PCA(e). Die sich in einer Tiefeon
200mm befindende Unterseite deiGlasplatte ist als helle Linie erkennbar. Die auf der
linken SeiteerkennbarenStreifenartefakte sind auf Scannerartefakzurtickzufiihren
Direkt daran angrenzend befindet sich das Lebergewebe, welches sich in die Tiefe gehend
mit abnehmender Intensitat erstreckt. In der gemittelterSBan Aufnahme (a & b) kann
das Gewebe nur als helle diffuse Struktur erkannt werden. In der dmOCT Ausyv@rtdn
kdnnen eirzelne Hepatozyten mit Zellgrenzen klar voneinander abgrenzt werden. Es

konnen in die Tiefe gehend mehrere Zellschichten differenziert werden, wobei die
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Abbildung30: Vergkichdrei verschAlg. zur Berechnung von dmOCT Bildern der Z@d@emittelterB-Scai
(b) Ausschnitt von (ahit dem Bereich der Zunge unter dem Deckglase)(zeigendie Ergebnisse der d
unterschiedliche Auswertemethoden, denen im Gegensatz zum gemittelteisBarzellulare Strukturen (
sichtbar werden. Im Vergleich zur Standardabweichun@¢sgn sictDetailsbeider FFT (d) und der PC/
besser erkenneand das Rauschen nimmt aeilabbildund{f) stellt die Fouriefransformation entlang d
x-Achse der Ausschnitte-&) gemittelt in einer ROI entlang der Tiefe z dar. Hierbei wird ersichtlich, d
H-Tuber alle Raumfrequenzen héile Intensitaten aufweistMafstabsbalken: 100m

Intensitat abnimmt. In den Zellen kénnen Zellkerne als in é&gwa0 mm groRe dunklere
runde Strukturen identifiziert werden. Die Hepatozyten weisen eine Ausdehnung von bis
zu50mm auf. In (f)sind Spektren der Raumfrequenzeer vier Auswertemethoden ¢(b)
ausdem Fokusbereicfrotes Rechteckals Diagramm dargestellduch hier zeigt sicin

der FourierAnalyse(f) aquivalent dass dielber die FFTrekonstruierten dmOCT Bilder

Srukturen mit h6heren Raumfrequenzdresserekonstruiert.
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Abbildung31: Vergleich drei versch. Algur Berechnung von dmOCT Bildernleééer(a) GemittelterB-Scal
von Mausleber (bAuschnitt von (a) mit relevanten Stukturenter dem Deckglag-e) Standardabweichul
(STD), FFT basierte dmOCT in Grauwertdarstellung undr®Q@BT desselben Aussctmiztum Vergleic
dmOCT rekonstruiert Hepatozyten und einzelne Zellkerne (schwarze runde Strukturen) sowie Zellg
gemittelten mOCT-8can (a & b) kénnen dagegen keine zellularen bzw. subzellularen Strukturen reko
werden.(f) stellt die Fouriefransformation entlang der-&chse der Ausschnitte-g) gemittelt in einer R
entlang der Tiefe z daDieFFFAuswertung kann héhere Raumfrequenzen wesentlich besser rekonstr
MafRstabsbalken: 100m

In Abbildung32ist die Auswertung desxvivoan TracheaaufgenommenerDatensatzes
aus dem Datensagzs(Kapiteld.1.3 fiir einen exemplarischen-8can dargestellt. Ia(nd

b) sind der gemittelte BScan undder relevante Tiefenbereich unter dem Deckglas
dargestellt. (ee) stellen wieder fir die drei AlgorithmendmOCT Bilder und die
zugehdrigeBerechnung der Raumfrequenzspektrums im FqRusinandergegenuber.

In (b)der relevanteAusschnitt aus (a) dargestellt. Fur é&iaswertungder FFTbasierten

dmOCT wurde das R&#din ein Grauwertbild transformierDie Auswertungen zeigen
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zwischen den drei Auswerteverfahrekeine wesentlichen Unterschieden der
Bildqualitat. In dem dmOCT 4can sind Immunzellen als grine Strukturen im
Bindegewebe der Trachearkennbar In den geplotteten Raumfrequenzdif) werden

niedrigere Frequenzen in déFFAuswertungbesser rekonstruiert.
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Abbildung32: Vergleich drei versch. Algur Berechnung von dmOCT Bildern Wachea(a) gemittelter B
Scan von Trachea (b) Auschnitt von (a) mit relevanten Struktuedrs¢endardabweichung (STD), FFT ba:
dmOCT in Grauwertdarstellung (FFT) und-@@ACT (PCA) desselben Ausschnitts zum Vergfestkllt die
FourierTransformation entlang der-Achse der Ausschnitte-&) gemittelt in einer ROI entlang der Tie
dar. MaR3stabsbalken: 100m
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Ergebniss¢ Volumetrische mOCT mit 600 kH3#arRate
4.2 VolumetrischenOCT mit 600 kHeScanRate

Um die Bildgebungsgeschwindigkeit fur schnelle Volumenaufnahmen zu optimieren,
wurde die vom AIT entwickelte xposuZeilenkamera mit eineA-ScarnRatevon 600kHz

fur die mOCT und dmOCT Bildgebevgluiert Da diese bisher noch nicht in der OCT
eingesetzt wurdemusste zunéchst eine Software zur Ansteuerung und Auswertung
entwickelt werden.Im Folgendem wird die LabVIEW Software und Anbindung an die
Kamerasoftware n&her beschriebenAnschlielend erfolgte eine technische
Charakterisierung der Bildgebungsleistung im Vergleich zur RDetdeilenkamera.
Darauffolgendwerden die mit der xposurZeilenkamera am mOCT durchgefihrten

Experimente und Ergebnisse behandelt.

4.2.1 Software zur Ansteuerung

Zur Ubertragung und Speicherung der Daten der xpegeikenkamera wurde von Alihe
SoftwareEntwicklungskit in C# bereitgestelfiur Ansteuerung detposureZeilenlamera
und des mOCTAufbaus sowie zur Onlin€rozessierung von OMaten wurde ein
LabVIEW (LabVIEW 2017, National Instruments, USA) Programm entWiak@ltwurde
die van AIT mitgelieferte GiKamerasoftwarén ein LabVIEW Programm integriarstn die
Kameradaten mit einer moglichst geringen Latenmit einer graphischen
Benutzeroberflach@rozessieren zu kénnetdm eine EchtzeiDarstellung von £cans zu
gewabhrleisten, wurde das SoftwareEntwicklungskit um eine C#Bibliothek zur
Ubertragung der Kamedaten an das LabVIEW Programenweitert. Die Bibliothek
ermoglicht Uber das InteProcessCommunication Protoko]Memory-Mapped Filesdie
Ubertragung von Kamedatenin dasLabVIEWProgrammDie Kameradaten werden tiber
di e , MéappedFy | es Sdaektimi Arbeitsspegctel dem LabVIEW Prozess

zur Verflgung gestellt.

Die Benutzeroberflache des LabVIEW ProgrammsAdibildung33 dargestellt Im Front

Panel der Softwaré&konnen verschiedene ScaModi eingestellt werden. Neben der
Mdglichkeit zum bidirektionalerund unidirektionalen Scanné@nnauch ein Sinugund
lineares Scanmuster anhand der vorgegebenen Parameter wie Gro3e des Messfeldes und
Anzahl der abzutastenden Punkte $8ans) auf dem Messfeld eingestellt werden. Neben

der Aufnahme und Darstellung vorf8ans konnen auch Volumen aufgehnet werden.
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Abbildung 33: LabVIEWProgramm zur Ansteuerung dexposureZeilenkamera - Die grafisch
Benutzeroberflache stelitlle Parameteauf derrechten Seitedar. DieEchtzeit BScan Visualisierungrfolgt
auf der linken SeitdDaneben kénnen einzelneSkans visualisiert werden und die SPamameter fir di
galvanometrischen Scanner eingestellt werden. Auf der rechten Seite kdnnen die Scanparameter v
der AScans, GroRe des Messfeldes und Stitching mehrerer Voldine&h modifiziertwerden. Durch d
{OKItGFt NOKS 0t NR-PrézassidruyficdAdr Daratdlligmi2iusd BBodrts akfiviert. Na
SAYSNI dzF3ST SAOKYySGSy aSaadzyd 11yySy |tt8 af
abgespeichert werden.

Der TabBereich der Oberflache erlaubt das Wechseln der Ansicht von der Darstellung von
B-Scans zu einzelnen oder gemitteltedSAans. Nach Einstellung aller Parameter kann
eine Messung Uber di e Sc h aDeit Hrogranentiless desSc an a
LabVIEW Programms basiert auf einemignisgesteuerta Zustandsautomagn. Bei der
Programminitialisierung wird der Chilfektor geladen und alle Variablen zur
Prozessierung initialisiert. Da die xposdieilenkamera (ber eine eingeschrankte
Funktionalitat des GenlCam Standaftigd]verfiigt, konnten nur einzelne Funktionen der
Zeilenkamera audemLabVIEWWProgrammheraus eingestellt werden. Vor einer Messung
mussdie Anzahl an AScansn einemB-Scammittels eigenerSoftware der Zeilenkamera

als GroRRe des zu Ubertragenden Kamerabikegepasst werden. Ein®can, bestehend

aus einer vorgegebenen Anzahl vonSéans entspricht einenrzu Ubertragenen
Kamerabild, welches aus der entsprechenden Anzahl von Zeilenscans besteht. Durch die
Ubertragung zusammengefasster Zeilenscans in Form eines Kamerabildes kann der
Overhead beim Datentransfer zwischen Kamera und Computer effizient reduziert

werden. Die in der LabVIEW Software von der Schnittstelle ausgelesenen Kamerabilder
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Ergebniss¢ Volumetrische mOCT mit 600 kH3#arRate

werden in einer Queue zwischengespeichert, um sie anschlieBend weiterzuverarbeiten.
Wird die OnlineProzessierung in der LabVIES#ftware aktiviert, werden die einzelnen
A-Scans im Rohdatenbild tber eine parallele Prozessierung auf der CPU nadfeghétiein
3.1.3beschriebenen Methodik ausgewertet. Um sicherzustellen, dass die Prozessierung
ohnespurbareLatenznach Empfangen eines Rohdatenbildes durchgefiihrt wird, kann die
GroRe der Queue eingestellt werden. Der Start der Aufnahme sdigi@peicherungler
Datenwurde Uber den Zeilentriggarach Start in der LabVIEW Softwangsgeldst. Um

alle Metadaten einer Messung flr die spatere Auswertamgabzuspeichernkann tber

die Schaltfl ache , Sav &MLData mitalleh kingeselltepr ocessi ng
Parametern der Messung angelegt werden. Am And&loggang der [®arte wurde die
Steuespannung fur die galvanometrischen Scanner ausgegeben, deren Ausgabe zeitlich
vom Triggerdes CounteiSignalsabhangig ist. Die Ausgange wurden in der Oberflache der
LabVIEW Software im T&ber ei c h , S c aAbbildung B4 gteditsdine | | t
schematische Darstellung der erzeugten Spanndagsgdnge dar, um ein -bund
unidirektionale Scanmuster zu erzeugen. Bei einem unidirektionalen Scanmuster (a), wie
es die Thorimag&oftware verwendet, werden einzelne®ans vom selben Startpunkt
augyehend aufgezeichnet. Um ein raumlich moglichst aquidistantes Scanmuster zu
erzeugenwerden wahrend desichtlinearen Anteils bei derBeschleunigung und dem

uni direktionales Scanmusterbidirektionales Scani
t
y A
3.B-Scan

@ (b)

Abbildung 34: Schematische Darstellung von Scanmustern fir die scanning(&)QJnidirektionale
Scanmuster bei dem jeder-3an denselben Startind Endpunkt hat. Flybadeit entsteht durch d
Bewegung des Scanners von EndStartpunkt zwischen zweiSans (gestrichelte Linie). (b) Bidirektior
Scanmuster bei dem jeder zweité&SBan entgegeder Richtung des vorherigen aufgezeichnet wird, woc
die Flybacizeit reduziert wirdlm Vergleich zum unidirektionalen Scanmuster kann im bidirektiona®uoal
Modus keine zeitlichquidistante Abtastung von Punkten gewahrleistgrden (Pfeile)Nachgedruckt m
Genehmigung vofiL80]© The Optical Society
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Abbremsen am Anfang und Ende des&naind wahrend deFlybackZeitkeine AScans
aufgezeichnefl80, 181] Diese TotzeHZeit steigt mit Geschwindigkeit der Abtastung. In
der ThorlmageSoftware wird daflir eine vorgegebene Anzahl ve8oans eingerechnet,
sodass sich die effektiv®ScanRate gegeniiber der rechnerischen reduziedm eine
hohere effektive Scan Rate zu erreichen, wurde fir die xposfiedenkamera ein
bidirektionales Scanmuster implementiert (b). Durch die Beschleunigung und das
Bremsen an den Umkehrpunkten zeichnen sich di&x8ns durch einen linearen Verlauf

in der Mitte und einen nichlinearen Verlauf an den Enden aus, wobei der lineare Anteil
bei jedem benachbarten B-Scan leicht zueinander versetzt ist. Fir die 4D
OCFVolumerAufnahmen wurden die Rander beschnitten und die Zeilen manuell
zueinander ausgerichtet. Fiur die dmOCT Volumenaufnahme wurde ein
DeinterlacingA | g o r i vidlomDemterlacer Matlab Computer Vision Toolbox,
Mathworks, LA genutzt, um den Versatz automatisch anhand di@OCT effiace Bilder

zu korrigieren.Dies ermdglicht im Falle von dmOCT VolusAeinahmen, dass das
gesamte Bildfeld trotz der nicHiinearen Abtastung fiir die Bildgebung genutzt werden

kann.

4.2.2 Technische Charakterisierudgr Bildgebungsleistung

Fur denexperimentellenVergleichder Auflésung, des Relff und der Sensitivitat de
MOCTSystene mit dem Octdlus- und xposureSpektrometerwurden verschiedene
Messreihen aufgenommen. DégzieltenErgebnisse werden mit deheoretisch maximal
moglichen Werten verglichemMessungen zur technischen Charakterisierung der Basler
SprintZeilenlamera sind bereits in der Dissertation von Hinnerk SeHitebrandt

beschrieben wordeff81].

Axiale Auflésung, R@ff und Sensitivitat
Zur Bestimmung des Ra@liffs und der axialen Auflésung wurde ein Silberspiegel als
Objekt im Fokus des Objektivermessender Referenzarm zur Aufnahme von maéglichst

aquidistanten Messpunkten verschoband Signalhthe sowie SNR bestimmt

Abbildung 35 zeigt fir das OctoPlusSpektromete acht Messungen des Spiegels mit
variierten Referenzarmlangen, die siéiber den gesamten Tiefenmessbereich von

860 um erstrecken Dasmaximale Signalon 62dB wurde in einer Tiefe von ca. 10t
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Ergebniss¢ Volumetrische mOCT mit 600 kH3#arRate

und dasminimale mit 52,7dB ineiner Tiefe von ca. 80m gemessen. Der Rdllff

zwischen erster und letzter Messung betr&gmit9,3dB.

Die axiale Auflosung wurde anhand deMEssung in einem Tiefenbereich von 100
mit 1,9um bestimmt. Fur die 860pum Messbereichergibt sichbei der verwendeten

HannFensterung einehieoretisch erreichbaréduflosungvon 1,7y m

Der Untergrund bei einer Signaltiefeon 700bis860 um ergibt sich aufgrund der

Unterabtastung des gechirpten Signalsuffallend ist auch derzu hoheren Tiefen
abfallende  Rauschuntergrund, welcher durchspektrales Rauschen der
SuperkontinuurrLichtquelle hervorgerufen wird. Das Untergrundrauschen fallt von

knapp 15dB auf 0dB Uber den Tiefenmessbereich ab.

60 } |

50

Signal [dB]

T

Tiefe [um]

Abbildung35: Messung vorSNR und ReDff des OctBlus-Spektrometer- A-Scars mit dem Signal eine
reflektierenden Oberflache, die werschiedenen Tiefen positioniert wur@8000A-Scars/s). Der RolOft
zwischen 1und8.Messung betrdgt 9,3dB. Artefakte bei hoherer Abbildungstiefe sind auf
Unterabtastung in Teilen des Spektrums zuriickzuflihren, die aufgrund des breiten Spektralkbiegechite
wird.
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Abbildung36 stellt die Ergebnisse der SNiessundgur dasxposureSpektrometer an 10
aquidistanten Tiefenpositionen dar. Der Tiefenmessbereich betcagt8340um. Das
maximal erreichbare Signal betragt 8B in einer Messtiefe von 9dn und dasn einer
Messtiefe vorca.820um gemessene Minimum bedingt durch den Roff44 dB. Fir das
xposureSpektrometer ergibt sich aus der Differenz des Maximums zum Minimum ein
RollOff von12 dB.Deutlich ersichtlich ist hierbei auch die Einfaltung @€3¥Signals im
Messbereich zwische8B0um und 840um. Des Weiteren lasst sid@benfallsein entlang

der Messtiefeein um5 dBabfallendes Rauschniveau erkennen.

Die maximal erreichbarexiale Auflosung wurde bekiner Tiefe von etwa 10Qm
bestimmt und betragtl,8um in Luft. Dies entspricHiast dem theoretisch erreichbaren

Wert von 1,7um. Auffallig ist ein um bis zu B deutlich héheres RIN bei dem
OctoPlusSpektrometer im Vergleich zum xpostBpektrometer was auf die hdhere FWC

der OctoPluZZeilenkamera und damit verbundenes Rauschen durch die Lichtquelle
zurtickzufuhren isDer RoHOff des xposuré&pektrometers ist um ca.dB hoher als beim
OctoPlusSpektrometer.Generell lies sich daSctoPlusSpektrometer gegeniiber dem
xposureSpektrometer wesentlich einfacher justieren und vermessen, da die Grol3e der
Pixel eine Fokussierung des Lichts auf die Zeilenkamera erleichterte. Insbesondere bei

einer Ausleserate von 600Hz bei der xposurZeilenlamerahatte eineErwarmungder

50 |

40 ‘

Signal [dB]

I \\
20 |- ‘\

420
Tiefe [um]

Abbildung36: SNR und ReDff des xposur&Spektrometer- A-Scars mit dem Signal einer reflektierend
Oberflache, die in verschiedenen Tiefen positioniert wurde (608-3@@us/s, 1,1us Belichtungszeit). C

RoltOff betragt 2dB Uber den gesamten Messbereich. Artefakte bei hoheresdiefe sind auf ein
Unterabtastung in Teilen des Spektrums zurtickzufihren
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Ergebniss¢ Volumetrische mOCT mit 600 kH3#arRate

Zeilenkamera Auswirkung auf die Justierung des Spektrometers, welches durch eine
damit einhergehenden Verschiebung des Fokus auf den Sensor der Zeilenkamera
ersichtlichwurde. Bei einerA-ScanRatevon 600kHzund bei voller Referenzarmleistung
konnte die xposureZeilenkameranicht mehr voll durch die Referenzarmstrahlung
ausgesteuertverden wodurch nicht das maximal mégliche SNR erreicht werden konnte
Zur Bestimmung der Abhangigt der Sensitivitatder beiden Spektrometewurde ein
Keilprisma mit bekarter Reflektivitdt als Messobjekt im Fokus des Objektivs bei
verschiedenerA-ScanRaten vermessen. Die Referenzstrecke wurde so angepasst, dass
das Signal in einer Tiefe von 1@ aufgezeichnet wurde, um den Einfluss des-Rdikzu
minimieren. Die experimentelle Sensitivitat wurde Ubere Gleichung3.1 bestimmit.
Anhand von Gleichun@.43 wurde die theoretisch erreichbare Sensitivithei den
jeweiligen A-ScanRaten bestimmt. Der Strahlungsfluss betrug »W und die
Quanteneffizienz der xposwiZeilenkamera betrdgt 3%. Die Quanteneffizienz der
OctoPlusZeilenkamera wurde im Mittel mit 47% und de Photonenenergievurde fir

eine Wellenlange von 75tm berechnet. Die Belichtungszeiten ergeben sich aus den
Kehrwerten derA-ScanRate Tabelle 3 listet die gemessenen Sensitivitatswerte in
Abhangigkeit zuA-ScanRate des OctoPlusSpektrometersfir 7 A-ScanRatenauf. Bei

einer maximalenA-ScarRate von 248kHz wurde die experimentelle Sensitivitat mit
87,1dB bestimmt. Mit abnehmendei-ScanRatenimmt die Sensitivitat um 22,@B bis

zu einer maximal gemessenen Sensitivitat 1@B3Jei SKHz zu. Anhand von Gleichung

Tabelle3: Sensitivitatin Abhangigkeit zur &can Ratélir das OctoPluSpektrometer

Sensitivitat [dB]
A-Scan Rate [kHz _
gemessen theoretisch

5 109,3 125,5
10 109,1 122,5
25 106,5 118,6
50 98,8 115,5

100 96,4 112,5
200 88,6 109,5
248 87,1 108,6
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243 wurde die theoretisch erreichbare Sensitivitat bestimmt. Die Differenz aus
experimenteller und theoretischer Sensitivitat bei einf®fScanRatevon 5kHz betrug

16,2 dBund im Mittel Uber alleA-ScanRaten 16,7dB.

Tabelle4 listet die Ergebnisse der Sensitivitdtsmessung in Abhéngigkef-canRate
von 25kHz bis 60&Hz an 8-ScanrRatendes xposureSpektrometersauf. Bei einer
A-ScanRate von 25kHz wurde die hochste Sensitivitat mit 962 bestimmt. Mit
zunehmenderA-ScanRate nimmt die Sensitivitdit um 3,5dB auf 81, 4B bei 60kHz
A-ScanRate ab. Die theoretisch maximal erreichbare Sensitivitat fur das
xposureSpektrometer betragt 14,2 dB bei einerA-ScanRatevon 25 kHzDie Differenz
aus experimenteller und maximal theoretisch erreichbarer Sensitibgiten jeweiligen

A-ScanRaten betrug im Mitel 15,5 dB.

Fur dasOctoPlusSpektrometer ergibt sich eine theoretische Sensitivitat bei gleicher
A-ScanRate von 25kHz von 11,6 dB. Der Vergleich derbeiden Messungen zur
Sensitivitat der Spektrometenachtdeutlich ersichtlich, dass d@xctoPlusSpektrometer
eine im Durchschnitt 1,BdB hdhere experimentelle Sensitivitat bei allafscanRaten
bietet.

Tabelled: Sensitivitat in Abhangigkeit zur@can Ratélir das xposuré&pektrometer

Sensitivitat [dB]
A-Scan Rate [kHz _
gemessen theoretisch

25 95,2 1172

50 94,0 1142
100 92,7 111,2
200 89,7 108,2
300 87,9 106,4
400 85,0 105,2
500 78,6 1042
600 81,7 1034
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Laterale Auflosung & Bildfeld

Zur Bestimmung der lateralen Auflésung wurde ein ®GIimen mit einem Air Force
Target als Mesobjekt im Fokusmit dem xposureSpektrometeraufgenommen Als
Immersionsmedium zwischen Objektiv und Probe wurde Wasser verwdesleturde ein
bidirektionales Scanmuster bei maximaleiScanRatevon 600kHzgenutzt Durch die
Messung wurde geprift, inwieweit bidirektionales Scannenei@er hohen A-ScanRate
Scanartefakte durch nicHineare Abrasterung zwischemebeneinanderliegenden
B-Scans hervorrufen kannin Abbildung 37 (a) sind Gruppe 6 bis Gruppe 9 als
Maximumintensitatsprojektiordes Volumens des Air Force Targetslang der zZAchse
dargestellt. Gruppe 8 ist bis zu Element 6 vollstdndig auflésbar. Bei den Elementen in
Gruppe 9 fallt auf, dass horizontal angeordnete Elemamtht mehr auflésbarsind
wohingegen vertikale Elemente bis Element 2 voneinander unterscheidbar sind. Die
Linien in Element 1 aus Gruppe 9 enthalt &iZzahionLinienpaaren/mm,d.h.
Linienbreite und Abstand betragen jeweils 0|87 [182]. Die lateral theoretisch
erreichbare Auflosung bei einer zentralen Wellenlange vonriib@ind einer NA = 0,3
nach Gleichung2.46 betragt 0,925um. In Abbildung 37 (b) ist die Ableitung der
Kantenspreizfunktion (engl. edge spread function) eilssung ander Kante eines
Gitterstrichs dargestellt. Nach einem Gatfit an die Ableitung derso bestimmten

LineSpread Funktion wurde die FWHM mit & bestimmit.
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Abbildung37: Laterale Aufloésundes mOCGRufbausmit Wasserimmersionsobjektiv (NA=0.@) Abbildun
der hochauflosende USAF Auflosungstgdatte. Die xRichtung entspcht derschnell scannende Achsac
die yRichtung detangsam scannendaeAchse Alle Gruppen bis einschlie3lich Gruppe 9 Element 3 (ve
Elemente) sind scharf abgebildet. Horizontale Elemente in Gruppe 9 sind durch Aberrationen unséin
der Kante eines Gitterstrichesmgessen@bleitung der Kantenspreizfunktion (FWHM) betrdlgBum
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Abbildung38: Bestimmung des Bildfeldes mOCRufbausmit dem verwendeten Wasserimmersionsobje
(Leica 10x/0,3 NA). Dibbildung eines optischen Gittersigt einBildfeldmit 1,7 mm Durchmesser. Es ist €
starke Vignettierung entlang derAchse ersichtlich. MaRstabsbalken: %00

Die GrolRe demaximal mdglichemildfeldes wurdeanhand eine&reuzgitter mitLOO um
Linienabstand im Fokugles Leica 10x/0,3NA Mikroskopbjektivs bestimmt Die
Maximalintensitatsprojektion Uber 26n faceEbenenaus demFokusbereictentlang der
Tiefeist in Abbildung38 dargestellt. Das Bildfeld hat einen Durchmesser ¥grmm. In

der Abbildung ist eine ovale Vignettierung erkennbar. Durch die Abbilcigrg
Aperturebene des Objektivs auf deshnellen Scanmegx-Achse) wird das Objekt nur in
dieser Achse vignettierungsfrdargestellt Fir die OCT undmOCTMessungen wurden
hauptsachlich Messungen mit einer Lange von @®0entlang der schnell scannenden
Achse (x) durchgefuihrt. Um Vignettierungseffekte zu vermeiden, wurde die Messungen

bei der zentralen Position derAchse aufgezeichnet.

4.2.3 4DDarstellung dynamischer Transportvorgange der Trachea

Die Kombination aus hoher Auflosung und hoher Geschwindigkeit des
xposureSpektrometers wurde zur Untersuchung des durch Zilien angetriebenen
Schleimtransports auf den Luftwegen a&x vivo Trachea eingesetztts wurde ein
Datensatz besteht aus 119 Volumen Uber einen Zeitraum von c&eKinden
aufgenommen Abbildung39). Die Volumen wurden bei einer Abtastrate vonH2mit
500x100x 1024Voxel (xyz)durch bidirektionales Scannen entlang der -Achse
aufgezeichnet. Fir eineraumlich aquidistante Abtastung und Reduktion von
bidirektionalen Scanartefakten wurde das Volumen auf8380x 1024Voxel (xyz) iny
interpoliert und in x beschnitten. Die VolumengroRe betrug dann 2680x 840 um?3

und wurde fiir eine bessere Visualisierung in die Tiefe z aufx250x250um?
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beschnitten.Volumen, wie dieses ermdglichen égamische Vorgéange dreidimensional
aufzunehmen um somit kompleg Zusammenhange zu beobachteim B-Scans der
aufgezeichneten Volumina ist es schwiedgssdurch Zilientransport hervorgerufene
komplexe Bewegungsverhalten der Partikel zu verfolgen. Sie bewegen dieh BScan
hinein und aus ihm herau8\pbildung39, a), und eine Charakterisierung ihrer Trajektorien
ware allein Uber BScans nicht mdglichin friheren Arbeiten limitierte die maximale
Abtastratedie Aufnahme ausschlieRlietuf B-Scang81]. Im Gegensatz dazu konnte aus
dem mit der neuen Kamera aufgenommené&folumen die komplette Trajektorie der
Partikel quantifiziert werdenAbbildung39, b).

Die MaximumlntensitatsProjektion der Volumina zeigt nicht nur Partikel, sondern auch
einzelne Epithelzellen, die anhand der Epithelzellgrenzen unterscheidbar sind.
Flimmerharchen sind nicht direkt sichtbar, konnen aber indirekt anhand von schnellen
Signdfluktuationen in den BScansund Volumen (ber die Zeitlentifiziert werden. Das

SNR war ausreichend fir die Darstellung der gesamten Dicke der murinen Atemwege.
Drisen, GefalRe und Epithelzellschicht auf der AuRRenseite der Trachea sind zudem

sichtbar. Dé Partikelerscheinerkontrastreich als kleine Kugeln in der Fokusebene und als

50 um Zeit [s] 50 pm
0 10

Geschwindigkeit [ pm/s]
0 92

) (c)

Abbildung39: 4D OCFAufnahme vorex vivo Maustracheda) Gemitteltes Bild auginf benachbarterB-Scars
eing Aufnahme. Verschiedene Strukturen des Trachealgewebes wie Driisenkanal (1), Epi
subepitheliales Gewebe sind sichtbaufgrund der Defokussierurggscheinen imzelne Partikein der Nah
der Fokusebenals kleine Punkte (2)nd oberhalb der Fokusebene seitheisgedehn(3). Eine grofRere Anzi
abgelagerter Partikel (4) ist auf der linken Seite BeScars sichtbar. Die Partikelchattendie unterel
Gewebestrukturerab (5). Die aufl3ere Oberfthe der Luftréhre ist am unteren Rand des Bildes sichtbi
Maximumintensitatsprojektioreines mOGVolumens. Die Uberlagerurger Partikeltrajektorierzeigt die
komplexedreidimensionale Bewegungpn 25 Partikeh, die aus der Abfolge der aufgenommenen Volu
berechnet wurde. Unterhalb der Trajektorien sind einzelne Zellen der Epithelzellschicht mit d
Abgrenzung ihrer Grenzen zu erkennen (6).S@jfenansicht der verfolgten Partikel mit farbkodie
Partikelgeschwindigkeit. Die Partikel werden in der N&he des Epithels beschleunigt, steigen nach
fallen zuriick zum Epithel (7), wo sie durch die Ziliartatigkeit erneut beschleunigt werde@rdBie de
beschnittenen Volumens betrug 28A50 x 270>m? (xyz).Mal3stabsbalken50>m.
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scheibenférmige verschmierte Strukturen auf3erhalb des Fokbbildung39, a und b).

Der Einfluss der Defokussierung ist direkt sichtbar, wenn sich die Partikel in Richtung des
Epithels bewegerDie Partikel bewegen sich in diagonaler Richtung von oben rechts nach
unten links in unterschiedlichen Abstandeon bis zu 20Qum von der Oberflache. Eine
Ansammlung von Partikeln blockiert den Partikeltransport in der oberen linken Ecke des
Volumens. Partikel, die weiter von der Oberflache entfernt diredyegensich langsamer
wahrend Partikel nahe der Oberflaiche hthere laterale Geschwindigkeiten aufweisen.
Auch in der Nahe der Gewebeoberflache wurden stationare Partikel beobachtet. Der
Grund dafur konte entweder ein Mangel an Ziliarbewegung der Epithelzellen oder eine

ubermalige Ansammlung von Partikeln sein.

Zur quantitativen Auswertung der Partikelbewegung wurde die automatische
Partikelverfolgungder Software Imaris9.2 (Bitplane, USA) verwendetyelche die
Partikelbewegung in dreDimensionen Uber die Zeit quantitativ verfodg Insgesamt
wurden 25 einzelne Partikel ausgewertet, deren Wegdbb{ldung39, b und c), farblich
kodiert dargestellt sind. Die maximale Partikelgeschwindigkeit im Volumen betrug
91y m/ sbei einer Durchschnittsgeschwindigkeit von [@2®/s und einer
Standardabweichung von 18n/s. Flrdie einzelnerPartikelvariiert die Geschwindigkeit
betrachtlich. Es wurdeeine Beschleunigung in der N&he des Epithels und eine
Verlangsamung und sogar ein Anhalten in groRBerer Entfernung von der
Gewebeoberflache beobachtet. Die maximale Geschwindigiegien die Partikehach
der Beschleunigung im Bereich der Flimmerzellen. Die Korrelation zwischen
Geschwindigkeit und Abstand der Partikel von den Ziliarzellen isbinillung39, c)gut

sichtbar.

4.2.4 Volumetrische dmOCT

Die hohe Aufnahmegeschwindigkeit der xposdeslenkamera ermdoglicht es Volumen
mit einer Abtastrate von einigen zehn Hertz aufzunehmen. Dies eroffnet die Moglichkeit
einer auf Volumensequenzen basierend#mOCT. Die wurde an murinem Lebergewebe
ex vivo evaluiert unétonnte die Aufnahmezeit von mehreren Minuten auf 41.6 Sekunden
reduziert werden.Die bei einerA-ScanRate von 600 kHz aufgenommenév/olumen
wurde ohne Fixierung des Deckglase# einerin einer Petrischi@ gelageren Probe

aufgezeichnet Dasdetektierte Volumen hate eine Grof3e vorb00x 500x 1024 Voxel
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(xyz) bei 300x300x840um® (xyz) und bestand aus 10 aneinandergrenzenden
Subvolumen.Zur besseren Darstellung wurddas gesamte Volumeauf eine Tiefe
von160um zugeschnitten.Das Volumen undkin ausgewdahltes enface mOCT und
dmOCTBIld sowie eine dmOCT-8can Aufnahme sind ifsbbildung40 dargestellt.Der
Fokus des Objektivs befindet sich capf®unterhalb der Oberflache des Lebergewsbe
Es wurden dabelSubvolumen mit je500x50x 1024 (xyz)Voxel 100-mal mit einer
Abtastfrequenzvon 24 Hzaufgezeichnet. Die Aufnahmezeit fir ein Subvolumen betrug
somit 4,16 sin der Volumendarstellung (a) kawdie Schicht deGlissonsche Kapsgb)
welche die Leber einhilltn einem blauen Farbtoientifiziert werden Am Anfang der

Messung bzw. wahrend der Aufnahme des ersten Subvolusperscheint die Farbe die

Abbildung 40: Volumenbasierte thOCTBildgebungan exvivo Mauskber. Die GroRe des gemesse
Volumensetrug300x300x84n  $(Xyz).DasVolumen(a)ist zur besseren Darstellung in z beschnitter
Aus d& dmOCTFVolumen extrahierteB-Scan welcher orthogonal zwschnellen Scanachgegt. Ein Artefak
aufgrund vonGewebebewegungen ist durch eiRrarbveréanderung der Gewebeoberfla@rkennbar*), (c)
EnfacedmOCTBildAY c¢cn >Y ¢ASTS dzy i SNI Wwefddd dbréhSidid@yhandtier
OCTKontrast sichtbar und kdnnen durclyt@plasma (griin) und Zellkerneof) identifiziert werden. D
Bindegewebsschicht (Glissonsche KapSelst blau (d) Im entsprechenden gemittelten €Bld sind di
zellularen Strukturen kaum sichtb&dal3stabsbalken: 50m
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Trennschichtvon Gewebezu Luft in einem anderen Farbton (*) was auf Bewegungen
wahrend der AufnahmeschlieRen lasstDarunter befinden sich die HepatozyteDas
Zytoplasma der Hepatozyten erscheint in eingniinen Farbtorund einzelne Zellen im
Fokus kénnen noch anhand ihrer Zellgrenzen identifiziert wertteder dmOCT -Bcan
und dmOCT Volumen Darstellung & d) sind Zellkerne in Rot identifizierbar.
Kernkdrperchersindaufgrund von Bewegungsartefakten und der geringeren Sensitivitat
der xposureZeilenkamerainnerhalb der Zellkerne nicht mehr erkennbadn der
gemitteltenenfacemOCTBIld (d) sind keine zellularen Strukturen erkennbbn.dmOCT
B-Scan (b) kénnen Zellen noch bis zu einer Tiefe vorudDQrterhalb der Oberflache
dargestellt werden. In einer Tiefe von 10060 um befindet sich ein Hohlraum (schwarz),
der entweder ein Blutoder Lymphgefald zuzuordnen ist.deren facedmOCT Aufnahme
zeigt sich,dassnicht Uber de gesamte Querschnittsflache (gellen mit Zellkernen
dargestellt werden konnerkrstdurch dieNutzung deslOCTKontrastes werdeazellulare

und subzelluldre Strukturen sichtbdber Verzicht auf eine Fixierung der Probe in der
Petrischale fihrt im Vergleich zu deMessungen in Kapit&l.1.2 zur stérkeren
Bewegungsartefakte, welche alsunscharfee Zellgrenzenim Vergleich zu den dort

fixierten Probersichtbar sind
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5 Diskussion

In dieser Arbeit wurde die von der Arbeitsgruppe um C. Boccara unter der Bezeichnung
, dynamic OCT" ver of fentl i c bd der OCBildgpebudge zur Kont
zellularer und subzellularer Strukturdir scannende SIDCTumgesetzt und evaluiert

Im ersten TeilAbschnittdieses Kapitelsverden aahand der inKapitel4 dargestellten
Ergebnisse die Verund Nachteile der dmOCT diskutiert. Zuséatzlich erfolgt eine
Bewertungder in dieser Arbeit verwendetedmOCTAuswertungsalgorithmenkir die
dmOCT Messungen wurdke BaslerSprintZeilenkameraund die speziell fir die OCT
konzipierte OctoPlusZeilenkamera genutzt, welche sich durch eine besonders hohe
Sattigungskapazitdt auszeichnetim eine schnelle volumenbasierte Aufnahme zu
ermdoglichen wurde einefur die OCT neue Zeilenkame(aposure) miteiner 600kHz
Ausleserate eingesetzt. Im zweiten Teil der Diskussion wird die Eignung der
xposureZeilenlamera fur die dmOCT auf Grundlage der Messungen zur
Charakterisierung desposureSpektrometer erortert. Der abschlielBende Teil der

Diskussion widmet sich der generelleéignung der OCT zur zellularen Bildgebung

5.1 Dynamische OT

5.1.1 FFTDOCTversusmOCT

Um dieMachbarkeitder dOCTmit einer abtastenden SDCT zu demonstrieren und die
BildqualitéatzurFFTD-OCT zu vergleichen, wurtlebergewebex vivogewahlt, da es sich
aufgrund seiner metabolischen Aktivitat und der Grol3e der Hepatozgangutfur die
dmOCT Bildgebung eigné&bwohl dieHepatozytenmit einer GrélRevon bis zu 2@m
auch ohne dynamische@CTKontrast vonder mOCTund dem FFTD-OCTaufgeldst
werden sollten,konnten die Zellen in beiden Megstemennicht dargestelltwerden
Dies istauf denmangelnden Kontrast und d&3peckleRauschen zurtickzuflihrekrst
durch die zeitliche Auswertung der dynamischen Signalschwankungen in den
OCTAufnahmenwerden in beiden SystemagleichermallerzellgrenzenZytoplasmaind
Zellkernein den dmOCT iBlern kontrastreich dargestellt. Rein visuell erscheint die
Bildqualitat der beiden Systeme vergleichbBie Zellkerne erscheinen im-FBOCT
Systemals dunkle Strukturen im Vergleich zugalbgriinenZytoplasmawas auch von

Thouveninet. al. beobachtet wurd¢144]. Auchin der dmOCWwerdendie Zellkernedm
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Vergleich zunzytoplasmalunkleraberin einem deutlicherroten Farbtonrekonstruiert,

was einer hoherHuktuationsfrequenzm Bereich von 525Hz entspricht FFTDOCT
scheinttrotz vergleichbarer NAon 0,3 die gegeniber de#Zytoplasmehdhere Dynamik
der Zellkernenicht erfassen zu kénnelffid4]. In der Arbeit vonDobruckiet al. wird
angenommen, dass nicht ndie Zellkerre eine hohe Rickstreuung aufweis sondern
auch die Zellkerncheiil83]. Interessanterweise werden die Zellkernchen (Nucleoli)
innerhalb der Zellkerngn der dmOCTohne Signalintensitatls schwarze Bereiche
rekonstruiert, was darauf schlie3dgisst,dasswenig Ruckstreuung vorherrsciiuch m
OCTSignalist die Intensitat deiZellkerncherdeutlich geringer als inZytoplasmadem
Zellkern und in den GefalRen. In derHFOCT werden die Zellkernchas dunklee
Strukturen erst bei eine hoheren NA von 0,8 sichtb§t44], was durch den
Sensitivitasvorteil der FDOCT gegeniber der TMCTerklart werden knnte. Die im
Zytoplasmavorhanderenhelleren Griinténe, die eine auffallige ahnliche Verteilung in den
dOCTAufnahmenvon FFTDOCT und mOCT aufweisen, kdnnten einem Zellorganell
entsprechen. Hierbei kdnnte es sich wiasraue endoplasmatische Retikuluhandeln,

da es sich imer NahedesZellkerrs befindet. Um dies zu bestatigen, wardorrelative
Aufnahmen mittels Fluoreszenzmikroskopie geeignét. den en face Aufnahmeaus
unterschiedlichen Tiefen des Lebervolumens zeigt sisfgrund der hohen NAein
ausgepragteDefokus. Zellen und subzellulare Strukturen auf3erhalb des Fokusbereich
werden dunkler unscharfer und mit einem geringeren SigndRausckVerhaltnis

dargestellt.

5.1.2 mOCTmit dynamischeil®CTKontrast

In dmOCTB-Scansvar dieSchichtstruktuder Mauszungéis hin zu einzelnen Zellen der
Basalzefichicht sichtbar Wéahrend aufgrund desmangelnden Kontrastes und des
SpeckleRauschens in derOCTDarstellung maximal drei anatomische Schichten
abgrenzbar singzeigt dieFFFAuswertungalle vier Schichten in groRéhnlichkeiten zu
HEFarbung, ohne dass die Pratixiert und angefarbt werden misseBDurch die native
Aufzeichnung von Bcans kénnen im Vergleich zur-TRFOCT wesentlich schneller
Tiefeninformationen des Gewebes gewonnen werden.Dies hat den Vorteil, dass
Bewegungsartefakte weniger Einflusaif die Darstellung der Tiefenstrukturen des

Gewebedaben
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Das mOCT setzt eine vergleichbar teure Lichtquelle ein, um eine axiale Auflésung von fast
einem Mikrometer zu erreichenUm die Eignung voi©OCTSystemenmit glinstigen
Superkontinuumlichtquellen und dadurciedrigeer axiale Auflésung fiir diedmOCT zu
untersuchenwurde an Beispiel des Datensatzes vexvivoMauszungealer Einflusgler
axialen Auflésung durch Anpassung der Breite des Hramstersdei der Rekonstruktion
untersucht. Hierbei zeigte sichdass bereits eine axiale Auflésung vaunY geeignet ist,
um einzelne Zellen in der P@A&iswertung erkennen zu kénneim der FFFAuswertung
konnen dieeinzelnenBasalzellererstab einer axialen Auflosung vorpush rekonstruiert
werden. Die Basalzellschicht lasst sich innd#OCTAuswertungenbereits bei einer
Auflésung von 25im vom umliegenden Gewebe differenzierddadurch kénnten auch
andere OC'Bysteme mit SLDs odeéDML:Laseilfir verschiedene Anendungen dedOCT

eingesetzt werden.

Neben deraxialen Auflosung ist die Messzeit fur di@gOCTein weiterer wichtiger
ParameterEine kurzéAufnahmezeit fir die Bildsequenz ist fiirvivoAnwendungen und
fur eine schnell@lOCTBildgebungron Vorteil.Eine Beschrénkung der FFT auf die ersten
B-Scans zeigte, dassdmOCT bereits nach 1@B-Scans bzw. ®ms verschiedene
Schichtstrukturen derZunge dargestelltkann Hier konnte die PCAAuswertungim
Vergleich zur STDund FFIAuswertung Rauschen effizieet filtern und zellulare
Strukturen bei kirzeen Messzeiten rekonstruierMit zunehnmender Anzahl an £cans
bzw. langerer Messzeit nimndllerdingsder Kontrastzu, bis ab ca. 50 EScanseine

Sattigung eintritt.

SDOCT bietet gegenluber TOCT derVorteil, dassauchdie Phase eines AScan ohne
Beeintrachtigung durch Probenbewegumagifgezeichnet wrden Die Phase reagiert
empfindlicher auf axiale Bewegungen als reine Intensitatsmodulatiddienlnformation

Uber die Phase lasst genauere Rickschlisse auf Bewegungen entlang der optischen Achse
zu, da sie mit naPrazision ausgewertet werden kandnter Annahme einer idealen
Bewegungskorrektur kénnte die Phaseninformationen mehr Bewegungen detektieren, da
aber auch das Zeitverhalten der Bewegung eindeRsgielt ist der Vorteil bisher noch

nicht belegt.Da der Rohdatensatz einem hohen Phasenrauschen durch Bewegungen
zwischen den Bcanaunterlag, wurde eingphasenbasierte axialdBewegungskorrektur

implementiert und evaluiert Nach der Bewegungskorrektur konnte anhader
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Auswertung der lokalen Phasenfluktuationedie Basalzellschicht nbitis dmOCT
dargestellt werden. Dennoch reicht die Bewegungskorrektur nicht ausliergtérungen
der Probenbewegungen auf eine phadeasierte dmOCT so gut zu kompensieren, dass

einzelne Zellen visualistawverden.

Am Beispiel dedmOCTZeitserievon Tracheaeigt sichdass @ Verfolgungvon Zellen
Uber mehrere Minuten durch dmOCT eine Charakterisierung Beobachtung und
Quantifizierung ihres Verhalterslaubt In einzelnenstatischendmOCTB-Scars sind die
Zellen schwer vom umliegenden Gewebe differenzierbar. Erst aus der Bewegung Uber
mehrere Minuten heraus und bei einer geeigneten zeitlichen Abtastung konnten die
Immunzellenbeobachtet werdenEine markeifreie Verblgung von Immunzellen in den
Atemwegen wurde miMultiphotonenmikroskopiedurch Nutzung deAutofluoreszenz

der Zellendemonstriert[177]. Ein wesentlicher Nachteil ist dalmbé fur die Fluoreszenz
notwendige resonante Anregung héher Energieniveaus dootte Bestrahlungsstarke
welche im zu untersuchenden Gewebe Photoschaden hervtorié dnOCT konnte
somit als alternatives Verfahren fdre Bildgebung von Immunzellemd zurmarker und
schadigungsfreietuntersuchung von Entziindungsprozesssngesetzt werdenTrotz

der Bewegungsempfindlichkeit der dmOCT istéaiivo Messungereine Fixierungles

Gewebes uber Nadekwusreichend, um iRlartefakte durch Bewegungen zu vermeiden.

Auswertungsalgorithmefur diedOCT

In dieser Arbeit wurderdrei verschiedene Auswertungsalgorithmen fir dienOCT
evaluiert Berechnung deBtandardabweichung (STD), Foufleansformation (FFT) und
Hauptkomponentenanalyse (PCA). Die Berechnung der Standardabweiatemg
zeitlichen Intensitatsfluktuation der einzelnen Pixsfellt die simpelste Art der
Auswertung dar unthat dengeringsten Rechenaufwand. Diese Methode wird auch in der

OCTA verwendet, umine Kontrastierung der Blutgefalie zu erzeugen.

Uber eine FourierTransformationder Intensitatsfluktuationerwerden dmOCBilder
erzeugt, in denen Uber die Farbkandle direquenzanteile des dynamischen
Zellverhaltens widerspiegeln Dies bietet gegeniiber der Auswertung Uber die
Standardabweichung und der Hauptkomponentenanalysanzipiell einen héheren
Informationsinhalt, da wie am Beispiel v@ungengewebainterschiedliche Schichten

und subzellularen Struktureminterschiedliche Fluktuationsfrequenzen aufweisemn,
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verschiedenen Farben kodiert werdeBurch die Kontrastierung in Farbekdnnen
Unterschiede in den dmOCT Bildern leichter wahrgenommen wendatiirlicherweise
bietet sichfiir die Farbkodierung die mittlere Signalleistung in drei Frequenzkamdlen
Prinzipiell ist eine quantitative Auswertung mdaglich, allerdings beeinfluBsgregungen

der Probe die Farbgebung, sodass die Reproduzierbarkeit der Farben zwischen mehreren
Messungen nicht immer gewdhrleistet ist. Des Weiteren ist die Einteilung der Frequenzen
bei der FFT basiertedmOCTbisher nur empirisch erfolgt unduch abhéngig von der
Anzahlder aufgezeichneten #5cansda diese die spektrale Auflosung bestimmt. Fur die
hier verwendeteEinteilung in Frequenzbander von-0,5Hz,0,5-5Hz und 5 25Hz
variieren die effektiven Frequenzintervallen Abhéngigkeit zur Anzahl der
aufgezeichneten fScans. Insbesondeta@ann bei kurzen Sequenzléangder DCGAnNtell

nicht sauber vom  Grinkanal getrennt werden Die  Analyse des
KontrastRausckverhaltnis fur die drei in dieser Arbeit verwendeten
Auswertungsalgorithmen zeigte, dass die PCA nicht nur mit wenigen Messdaten
Uberzeugende Ergebnisse liefert, sondern auddilulare Details am deutlichsten
rekonstruiert. Dennoch erscheinen die dmOCT Bilder in derA&Ivertung durch den
Farbkontrastin der visuellenBeurteilung am bestenAlternativ zur RGBDarstellung
kénnen auch ander&erfahren zur Transformation der SpektrenHarbbilder gewahlt
werden. Beispielsweise wurde von J. Scholler die Nutzung ded-&BNums ar
Darstellung dedOCTvorgestellt, bei dedie Helligkeit des Bildes mit démtensitat der

Fluktuationund die Farbe mit deFrequenzerkniipftwurde [184].

Einfluss von Bewegungen

Ein wesentlicher Nachteil ddOCTist die erforderliche Stabilitat wahrend einer Messung,
um keine Bildartefakte zu erzeugen. Fur diediaser Arbeit durchgeflhrterexvivo
Experimentean Leber und Mauszungewurde ein von LLTech speziell konzipierte
Probenhalter verwendet.Dadurch konnte die notwendige Stabilitdt gewahrleistet
werden, um Aufnahmen ohne Bildartefakte aufzuzeichnen der Auswertung des
Phasenanteils des O€lIgnals konntdrotz der guten Immobilisierung der Proben ein
signifikantePhagnrauschen beobachtet werden, wodurch es@OCTAuswertungauf
den Phasenanteibhne Bewegungskorrektumicht moglich war. Erst nach Anwendung

einer phasenbasiertenBewegungskorrektur der -Bcans konnte die Basalzellschicht
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rekonstruiert werden. Dennoch reichte die Registrierung nicht aus, um einzelne Zellen
darzustellen. Da die Bewegungskorrektur der Daten mehrere Minuten in Anspruch
nimmt, eignet sich diese nicht flr eine online Darstellung. InidesivoBildgebung ist
neben Atmung der Blutfluss ein wesentlicher Faktor von Bewegungsartefakten und einer
damit einhergehenden Beeintrachtigung der Bildqualitat. Beispielsweise werden in
OCTAAufnahmen durch die starke Fluktuation des Blutflusses tieferliegende Strukturen
verdedt, was als SchatteArtefakte bezeichnet wirdl05]. In denex vivoMessungen
konnte dieser Effekt nicht beobachtet werden. Da der Blutfluss inederivo Gewebe

nicht mehr aktiv war, konnte deren Einfluss auf dimOCTSignalnicht untersucht
werden.Abschattungseffekte konnen prinzipiell auch durch die Fluktuation des Gewebes
auftreten. Dies wurde nicht beobachtet, weil die Streuung an den fluktuierenden
Strukturenscheinbarnicht stark genugst. Dennoch kénnten die Strukturen, welchen
Epithelzellen entsprechen kdnnten, auch Artefakte durch die AbaohgttierBewegung

der Zilien seinEine Korrektur von Bewegungen entlang der schnell scannenden Achse
oder der optischen Achse bei der Aufnahme veB8dns fir di@mOCTkann in der
scannenden SOCT bis zu einem gewissen Grad vorgenommen werden. Eine
Verschiebung der Probe orthogonal zur schnell scannenden Achse fihrt unweigerlich zu
einem Verlust von Informationen fur die dmOCT. Eine Registrierung von Bewegungen
Uber enen groReren Zeitraum ware nur durch die Aufnahme kompletter Volumen
umsetzbar Generell gilt, das eine schnelle Volumenaufnahme fiir eine
Bewegungskorrektur von Vorteil i$n Bereich der OC#iurdenbisherjedochnur wenige
Verfahren zur Bewegungskorrektur fir Volumen veréffentlid85, 186] Insbesondere

fur moglichein vivo Anwendungenbei denen keine Fixierung ohne weiteres maoglich ist
und somitBewegungsartefakten durch Blutfluss oder Atmwagpgesetzt sindkdnnten
A-ScanRaten im MHz Bereich und damit verbundenen Abtastung ganzer Voldiiren
eine Bewegungskorrektur von Vorteil seifOCTSysteme mit A-ScanrRaten im
MHzBereicherreichen derzeit nur eine axiale Auflésung vopn®d und sind daminur
bedingt geeignet zellulare oder subzelldre Strukturen mit einer ausreichenden

Bildqualitatdarzusteller{187].

Bisher schranken dignforderungeran die dOCTwie Stabilitatder Probewahrend einer

Messung undlie notwendigeMesszeitdie Anwendbarkeit fiim vivo Anwendungerein.
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Dennoch konnte in ersten Experimenten gezeigt werden, dass sich bei starker Fixierung
der Probesich auchin vivozellulare und subzellulare Strukturen rekonstruieren lassen
[168, 188] Beispielsweisevurde von Scholleteberin vivomit dOCTuntersucht, wobei

trotz Fixierung die Bildqualitat aufgrund von Atmung und Herzschlag nicht ausreichend
war, um zellulare oder subzelluldre Strukturen darzuste]igg8). Zudem wurde in der
Arbeit vonHui Min et al. Epithelgewebanenschlicher Hautin vivo visualisiert. Dabei

konnten Epithelzellen mittels dOCT dargestellt wer{ls38].

5.1.3 Vergleich der Spektrometer

Da Bewegungsartefakte eine Limitierung d&CT ist, wurde untersucht, ob mit eine neu
erhaltlichen 600 kHz Kamera fir diese Anwendimggser geeigneist. Die bisher
eingesetzte OctoPlusZeilenkamera wurde speziell fir die Anwendung in der OCT
entwickeltund wird in kommerziellen OC3ystem genutzt. Sierreicht eine maximale
Ausleserate von bis zu 2%6iz bei einer Sattigungskapazitat von 250.60Mie lohe
Sattigungskapazitat de®ctoPlusZeilenkamerawird durch die vergleichsweise grol3e
Flache der einzelnen Pixel von XB0O0um erreicht. Die neue xposureZeilenkamera
wurde fur industrielle Anwendungen, bei denen hohe Geschwindigkeiten erwiinscht sind,
konzipiert. Sie erreicht eine maxale Ausleserate von 60(Hz, allerdings betragt die
Sattigungskapazitat nur 13.0@Q0 Da eine geringere Sattigungskapazitat zu einer
schlechteren Qualitat der O&Bilder fliihren kann und die Kamera bisher noch nicht fiir
die OCT eingesetzt wurdeergleichtdiese Arbeit wichtige Bildgebungsparameter wie
axiale Auflosung, ReDff und Sensitivitgtwelche mit den beiden Zeilenkameras erzielt
werden kénnenDie mit den beiden Zeilenkamera betrieber@pektrometer wurden mit
einem Gitter fiir einen Wellenlangeereich von 550im bis 950hm ausgelegtDaher sind

die entscheidenden Unterschiede dieKameraparameter Ausleserate und

Sattigungskapazitat.

Die axiale Auflosunigt bei beidenSpektrometen wurde mit 1,8um und 1,9um nahezu
aquivalent und weicht nur um wenige hundert Nanometer von der theoretisch
erreichbaren axialen Auflésung bei einer Hafensterung ab. Die laterale Auflésung des
mOCTAufbaus wurde mit denverwendeten Objektiv mit einer Nyon 0,3 aufl,3 pm
bestimmt und ist damit nur 0,3{m schlechter als die theoretisch erreichbare laterale

Aufldsung bei konfokaler Bildgebung.
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Der RoHOff betragt beimOctoPlusSpektrometer @B und beim xposurSpektrometer
12dB. Der Unterschied im ReDff ist auf Ubersprechen zwischen den Pixeln und
Aberrationen des Spektrometerszurickzufiihren, was zu einer schnellen
Unterabtastung des Signalghrt und sich zugleicin einem Signalverlust in gro3eren

Messtiefen bemerkbar macht.

Die Sensitivitat de®©ctoPlusSpektrometers ist im Durchschnitt bei allérScanRatan
gegenuber dem xposusBpektrometer um 1B dB héherBeimaximalerA-ScanRatevon
600kHzerreicht das mOCT mit derposureSpektrometer einenur ca. 6dB geringere
Sensitivitat gegentiber der@®ctoPlusSpektrometerbei 248kHz Die Berechnung der
Sensitivitat wurden unter Annahme eines Duty Cycle von 1 flr die Belichtungszeit bei der
jeweiligen AScanRate berechnet. Die Belichtungszeit fur die jeweiligeBcAnRaten
konnten nur in der xposur&eilenkamera eingestellt werden. Es ist davon auszugehen,
dass nur 2/3 des Kehrwertes derSkanRate fur die Belichtung genutzt werden kénnen,
wodurch die theoretische&sensitivitatim Durchschnitt um 8B abnehmen wirdeDer
theoretisch erreichbare Dynamikbereich lasst sich nach Gleichitidg fur das
OctdPlus- und xposureSpektrometer mit74dB, bzw.62dB abschéatzenDer in einer
Messtiefe von 10@um bestimmte experimentelle Dynamikbereich betragt fir die
OctdPlus-Spektrometer 4&8B und fur das xposuBpektrometer 52iB. Der
Dynamikbereich des OctoPi&pektrometer ist aufgrund des hohen Untergrundrauschen
um 4dB schlechter, da dieses mit der Bestrahlungsstarke zunirbet.in beiden
Spektrometern experimentell bestimmte schlechtere Dynamikbereich aist das

zusatzliche spektrale Rauschen der Supetikuum-Lichtquelle zurtickzuftihrerj189].

Um die spektrale Bandbreite der Spektrometer von B&0bis 950hm abzudecken und
damit eine hohe axiale Auflésung im Bereich vor2lm in der OCT zu ermdglichen
wurde eine Superkontinuurrlichtquelle verwendet. Die SuperkontinuurrLichtquelle
erzeugt einereusatzlicha RauscHJntergrund der mitder Tiefeabnimmt[63, 64] Jeder
Puls variiert leicht in seiner spektralen Intenséérteilung Wahrend einer
Belichtungszeit der Zeilenkamemaird das Spektrum gemittelt, wodurch sich die
Schwankungen, die sich als zusatzliches Rauschen auf3ern, tekomisensiert verden
Mit steigenderAusleserate und damit einhergehendairzeren Belichtungszeitird Gber

weniger Pulse gemitteltsodass das SNR abnimitdin dem Entgegenzuwirkeddnnten
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alternativ SuperkontinuurdLichtquelleneingesetzt werden, welche Ub&aser basiertes
Puffernmehr Lichtpulse zm Mitteln wahrend der Belichtungszeit der Kamera erzeugen
und somitdas Rauschen zu reduziergt®0]. Dasxposure-Spektrometer ermdéglichauf
Kosten einer @IB geringeren Sensitivitat eine ca. um einen Faktor 2schnellere
Bildgebung Fir die Untersuchung komplexer Vorgange dékentransport ist ein
groReres FO\Murch eine schnellere Abtastungpon Vorteil, da sich die komplexen
Vorgange des Schleimtranspshtesser untersuchen lassedennoch zeigt sich, dass die
geringere Sensitivitat der xposu#eilenkameranachteiligfiir die Bildqualitat ist. Die
schlechtere Sensitivitdt des xpostBpektrometer zeigte sicheispielsweisan einem
hoéheren Rauschen im Vergleich der beiden dmOCT Volumenaufnahmen von Leber
exvivo. Durch eine Anpassung deposureSoftware an die OctoPluZeilenkamera
konnten die softwareseitigen Limitieruag des OctoPlusSpektrometes in Thorimage
aufgehoben werden, sodass eine schnelle volumetrische Bildgebung bei kleineren FOV
moglich wéare. Um die Vorteile der hohen Sensitivitat mit einer hoheren
Bildgebungsgeschwindigkeit Zu kombinieren, kénnten auch mehrere
OctoPlusSpektrometer synchron fir die Detektion eingesetzt werdgie. Arbeitsgruppe

um D. Miller konnte in einer Arbeit durch die Synchronisierung mehrerer Zeilenkameras
eine A-ScanRatevon 1MHz beieiner axialen Auflésung auf 5,81 (n=1,3) erreichen und

Photorezeptoren auf der Retiria vivodarstellen[191].

5.1.4 mOCTund dmOCT mit 60kHzA-ScanRate

Aufgrund der begrenzten Messgeschwindigkéii hochauflosenden scannenden
SDOCTkonnte Zilientransportbisher nur mit BScans aufgezeichneterden [19, 112,

124] Die Bewegung der Zilien und Partikel konnte somit nur zweidimensional
ausgewertet werden, weshalb komplexe Transportmechanismen nicht komplett erfasst
werden lonnten. Durch den Einsatz des xposi8pektrometes mit einer A-ScanRate

von 600kHz und einer eigens dafur entwickelten Ansteuerungssoftware konnte in dieser
Arbeit einehochaufgeltstetD OCTAufnahme umgesetzt werdeim den 4D Aufnahma
konnten einzelne Zilienblschel tber die Aé#tualisiertwerden. Die Volumendarstellung
erlaubt zudem die Visualisierurdes Partikeltransports undes Epithelgewebesmit
einzelnen Epithelzelleei einer NA von 0,3Dieskann dieZuordnung von Zilien zu

einzelnen Epithelzellererméglichen Das hier vorgestellte Modellsystem fir den
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Flimmertransport stellt dién vivoSituationdennochnur unvollstandig dar. Statt nur einer
Auflage mit einer dinnen Mucudsicht ist das Gewebe vollstandig in Flissigkeit
eingebettet undLuftstromung, Husten bzw. Atmurgnnen als Einflussfaktoren nicht
untersucht werden Jedoch zeigbereits diesesereinfachte Modell die Notwendigkeit
von hoher Auflésung, Geschwindigkeit urdteidimensionder bzw. vierdimensionaler

Bildgebundtir das Studium von Transportvorgéngen in den Atemwegen.

Bidirektionales Scannarforderte einenachtraglichéProzessierungym Verschiebungen
desbidirektionalen Scanmustengon raumlich benachbarte3-Scanszu kompensieren
Durch den besseren Kontrast in der dmOCT Aufnahme konnten die Scanartefakte in der
dmOCT Lebermessung durch einen Deinterlagilggrithmus korrigiert werden.
Alternativ kdnntedie Verschiebung der benachbarterSkans ntieiner bekannten Probe
eingemessen werden und dann zur Korrektur der Messungen eretet werden.
Voraussetzung ist eingusreichende zeitliche Stabilitat der Scannerartefakigséatzlich
traten Artefakte dabei vor allem zu Beginn lakir Beschleunigen degalvanometrische
Scanners und am Ende beim Umkehrpunkt auf, weswegen bis #d&d Randerines
OCTVolumers Artefakt behaftet sind. Bei hoherenA-ScanRaten kdnnten alternativ zu
galvanometrischen Scanmeresonante Scanner eingesetzt werden. Diese arbeiten bei
einer festen Frequenzind sind daher weniger flexibeermdglichenjedoch héhere
B-ScanRaten gegentiber galvanometrischen Scanngt®?2]. Dariliber hinaus wére auch
der Einsatz vohissajoud-igurenfiir das Scanmuster méglich, um die Resonanzfrequenz
der galvanometrischen Scanner optimal auszunutzEi86]. Ein Nachteil von

Lassajourd-iguren ist die raumlich nicht aquidistante Abtastung in deElgne.
5.2 OCT zur zelluldren Bildgebung

Wie in Kapitel2.3.4 beschrieben, wurde hochauflésende OCT bisher hauptsachlich fur
spezifische Anwendungen an dRetinabis 2008 der Atemwegeund zurErkennung von
Plattenepithelkarzinome eingesetzt[20]. Zur Untersuchungeellularer Prozesse und
Dynamikenwerden Ublicherweise Konfokaund Fluoreszenzmikroskopie genutzt, die
eine axiale und laterale Auflosung von bis zu 600 bzwngd@rmdoglichen193, 194]

Auf Fluoreszenz basierte Techniken bieten die Mdglichkeit zur Darstellung eines

spezifischen Kontrastes durch Einbringung von fluoreszierenden Protditsi.
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Diskussioh OCT zur zellularen Bildgebung
Mikroskopietechniken wie Phasenkontrastmikroskopiedie fur dinne, optisch
transparenteZelllulturen gut funktionieren, sind fur die Abbildung von-ZBllkulturen

aufgrundfehlenden Tiefenauflosungenigergeeignet{196].

DreidimensionaleZell und Organklturen werdenimmer wichtigere Werkzeuge in der
biomedizinischenForschung, da sie de natirlichen Gewebeéghnlicher sind Zu den
Techniken, die biologische Proben mit hoher Auflésung abbilden kénnen, gehéren die
konfokale  Mikroskopie, die Multiphotonenmikroskopie und die optische
Koharenztomografi§l97]. Bishewird dieOCT aufgrundesschlechten Kontrastdsaum

als Mikroskopieerfahren eingesetzt Die fur zellulare und subzellulare Bildgebung
notwendige Auflésung kann in der O@lr mit teuren und aufwendigen Lichtquellen
realisiert werden da die Erzeugungines sehibreitbandigen Spektrums notwendigt.
Generell konnte inden letzten Jahren dieA-ScanRate der OCT um mehrere
GroRRenordnungen gesteigert werd¢ih98], wohingegen die axiale Auflésung nur knapp
um eine GroRRenordnung verbesserumde. Aufgrund der begrenzten Bandbreite der
optischen Halbleiterverstarker, die in Lichtquellen fur dieO&S verwendet werden, ist

die axiale Auflésung von 88CT Systemen bisher auf Gbep3n begr enzt (Kol b et
[187].

Abbildung 41 stellt die VoxeRate verschiedener in der Literatur beschriebener
OCTAufbauten in Abh&ngigkeit von der axialen Auflosung dar. Unterschieden wird
zwischendem Prinzip- TD-OCT (blau), SODCT (orange) und €5CT (griin} und der
Parallelisierung der Detektioiscanningflying spo) OCT ist als Kreis,-OET als Strich

und FFOCT alsQuadrat dargestellt. Um die Geschwindigkeiten der Systeme zu
vergleichen, wurden die in den Veroffentlichungen angegebenen Geschwindigkeiten auf
eine Voelrate umgerechnet. Die in dieser Arbeit verwendete xposdedlenkamera ist

mit 600.000A-S@ans/s bzw. 600 MVoxel/s die schnellste Zeilenkamera die bisher in der
SDOCT diese Arbei} eingesetzt wurd¢l170]. Eine von der Arbeitsgruppe um Bizheva
eingesetzte Kamera fir OCT mit hoher axialer Aufldsung wagtkner Ausleserate von

400kHz geteste{199].

Andere hochauflosende SDCTSysteme im Bereich zwischen-Zpm erreichen
typischerweiseA-ScanRaten im Bereich von 20 bis 2%Biz (Liu et al., Leung et al., Tan,

Marchand et al., Wojtkowski et al[y1, 112, 113, 152, 200Die in der OCT haufig
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Field(y); TD: Time Domain (blau); SD: Spectral Domain (orange); SS: Swept Sourc8$Q@mpystem
erreichen AScan Raten im MHz Bereiblei axialen Auflésungen von bis zu &>m. Um hohe axia
Auflésungen von bis zu-2 >m zu erreichen, werden breitbandige Lichtquellen bendtigt, die in deun
SDOCT verfugbar sind.

verwendete Basler Sprifeilenlamera erreicht eine Voxelrate von 127 kVoxel/s bei einer
Auflosung von 1,8m (Munter et al.J171]. Mittelseiner StreakKamerg201] oderdurch
Parallelschaltung hundertePhotodiodenals Alternative zu einer Zeilenkamej202]
wurden in der scanning SDCT auchA-ScanRaten im MegahertzBereich erreicht.
Aufgrund des hohen technischen Aufwands sind diese jedaghbedingt fur den
klinischen Alltag geeignet. Durch Multiplexing von vier Spektromeienmte aucheine
A-ScanRate von MHz realisiert werden[191]. Die Triggerung des Systenist dabei
deutlich aufwendigennd die optischen Komponenten zur Strahlteilung begrenzten die

axialeAufldsung aub,3 um.

Ein in der Arbeitsgppe um R. Leitgeb entwickeltddochgeschwindigkeitt FSDOCT
Aufbau erreichte ein®-ScarRatevon 2,5kHzbei einer axialen Auflosung um digu

(Ginner et al.J203]. Durch die hohe Geschwindigkeit und Phasenstabilitat konnte eine
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numerische  Refokussierung invivo durchgefiihrt  werden. Aufgrund des
Sensitivitatsvorteils und der hoheren Geschwindigkeit vorOERIY Systemen in der
scannenden OCT wird die T mittlerweile hauptsachlichls LFOCT oder FBECT
Variante ungesetzt. Mittels eines LFTDOCT Systems konnte durch die parallele
Akquisition eines Bcans einé-ScanRatevon bis zu 7&Hz erreicht werden (Dubois et
al.)[120]. Das System hat eine axiale Auflésung vorpfnlund eine laterale Auflésung
von 1,3um. Durch die Akquisition von €ace Ebenedurch eineFlachenkamera konnten

in der FFTD-OCT Geschwindigkeiten von bis zu RU®xel /s bei 10@nface Bildern/s
erreicht werden (Scholler et al[)84]. Zu den bisher schnellsten Varianten in der OCT
gehdoren S®CT System¢204]. Svept-Source basierte Ansétze zur OE@freichen
Geschwindigkeiten inGvoxelBereich(Grulkowski et al., Yun et al., Potsaid et @05
207] Die bisher schnellsten scanning-@ST System miEDML Laser erreichen
A-ScanRaten im Bereich von 8Hz bei einer Volumenrate von A0s (Wieser et al.)
[208]. In Kombination mit einer Hochgeschwindigkeitskamera konnen inrF&&SOCT
Volumen innerhalb weniger Millisekunden aufgezeichnet, wobei die bisher schnellsten
A-ScanrRaten im MHz Bereich, bzw. Voxdéfaten im GH®Bereich erreicht wurden

(Auksorius et al., Hillmann et d93, 209]

Es zeigt sich, dass nur -SICT LFTDOCTund FFTDOCT Systeme aufgrund der
erreichbaren axialen Auflésung im Bereich voand fir dOCTmit zellularer Auflésung
geeignet sind. Dennoch bestehen zwischeATBIOCT und scanning SBCT (mOCT)
wesentliche Unterschiede, die ifolgendenndher erlautert werden. In der scanning
SDOCT werden nativ Tiefenschnittbilder generiert, wohingegen in d@iCKPCT eriace
Bilder akquiriert werden. Tiefeninformationen kdnnen in defTEFOCTdurch Verfahren
desinterferometers oder der Probe gewonnen werdeitannende Systemsnd flexibler

bei der Wahl des Bildfeldes, was fir bestimmte Anwendungen von Vorteil ist. In der
FFTDOCT wird das Rohsignal an der Kamera fur die Auswertung geDasdlOCTBild
wird anschlieBend durch die Verrechnung der Rohdaten erzéugder scanning SOCT
muss dagegen must eine numerische Rekonstruktion defSBans stattfindetwas zu
einer erhdhten Rechenzeit fuhrund eine Echtzeitdarstellung vodOCTBildernin der
SDOCTerschwert Trotz der unterschiedlichen Art der Bildakquisition sind die Ergebnisse

wie am Beispiel vorex vivoLeber gezeigtvergleichbar undes kanneine ahnliche
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Bildqualitat erreicht werden In der FHDOCT missen zur Aufzeichnung der
Phaseninformation zusatzlich zum Betrag des rickgestreuten Lichtes mehrere
interferometrische Bilder mit verschiedenen Phasen der Referenzstrahlung aufgezeichnet
und anschlie3end verrechnet werdg2il0]. Die Phase steht dann fir eirea face Ebene

zur Verfiugung da FDOCT im Vergleich zu TWCT gleichzeitig zum Betrag des
zurickgestreuten Lichts auch die Phaseninformationen enthalt, kénnten unter der
Bedingung eines phasenstabilen Aufbaus zusétzliche Informatiwasantlich schneller
gewonnen werden.In der FFTDOCT mussen zur Bestimmung der Phase mehrere
OCTBilder aufgenommen und miteinander wechnet werden.Beispielsweise kdnnte
somit in der SEDCTeine quantitative Auswertung der dynamisch&orgége mit

nm-Prazision erfasst odeine numerische Refokussierung ermdglicht werd2hl].
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6 Zusammenfassgn

Die optischeKoharenztomografiast ein bildgebendes Verfahren, welches mit hoher
Auflésung im Mikrometerbereich zellulare und subzellulare Strukturen in Gewebe
darstellen kann. Der Kontrast basiert dabei auf der Rickstreuund-iotih an optisch
inhomogenen Gewebésikturen. Ein wesentlicher Nachteil der OCT ist das durch die
kohérente Bildgebng auftretende SpeckkPhanonen, welches den Kontrast und die
Bildqualitatreduziert Mit der erstmals an einem FFD-OCT Aufbau demonstriertefOCT
konnte aufzeigen werden, dass intrinsische Zellbewegungen dazu genutzt werden
kénnen, um einetessererKontrast in den OCBilden zu erzeugen. Durch die Einteilung

der Bewegung anhand von Frequenzbereichen in unterschiedliche Farbkanale wurden
, F d ©@rBilder erzeugt. Dabei wurden im Wesentlichen zwisdhagsamen, mittleren

und schnellerBewegungen differenziert.

Im Rahmen dieser Arbeit wurde evaluiert, ob und inwieweit sich dixCT auf
hochauflésende scanning SBCT (mOCT) Ubertragen lasht. dieser Arbeit konnte
gezeigt werden, dass die Kombination aus hoher Aufldsung und hoher Geschwindigkeit in
der scanning SDCTZellen mit dynamische@CTKontrast darstellen kanrDurch die
Auswertungder Signalfluktuatiorvon OCTAufnahmen konnte eine Kontraststeigerung
erreicht werden, welche die Visualisierung von zellularen und subzellularen Strukturen
erlaubte. Somit konten zellulare Strukturen im Querschnittsbitthrgestellt werden
DynamischemOCTAufnahmenwurden andrei unterschiedlicherOrganen einer Maus
durchgefiihrt, die sich hinsichtlich ZellgréRe u@@dwebeaufbauunterscheiden.Mit
Lebergewebekonnte gezeigt werden, dass eine ahnlich gute Bildqualitat wie in der
FFTDOCTmIt dynamischen OGHKontrast erreicht werden konnte. Ein wesentlicher
Vorteil der Implementierung vodOCTflr scannende FOCT ist die Mdglichkeit zur
schnellen direktenAufnahme von Tiefenschnittbildermit variablen BildfeldernAn
Zunge und Trachea konntendie typischen Schichtstrukturenvisualisiert werden.
Zellbewegungen von Immunzelld&onnten in dmOGB-Scans uber die Zeitisualisiert

werden.

Weiter wurden fur die mOCT angepasste AlgorithmeStandardabweichung
Hauptkomponentenanalysaind FourierTransformation zur dmOCT entwickelt und

miteinander verglichen.Das beste KontrastRauschverhaltnises wirde mit der
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Hauptkomponentenanalyseerreicht, da sie das Rauschen in dedmOCT effizient
minimiert. Allerdings fehlen die @gwebespezifische Informationen, welche die

Frequenzanalyse bietet.

Zur Erhohung der Messgeschwindigkeit daOCT und dmOCT wurdeine neue
Zeilenkameraevaluiert, diebisher fur die OCT noch nicht eingesetzt wulde Kamera
wurde mit der bisher eingesetzterZeilenkamera verglicherwelche aufgrund ihrer
wesentlich héheren Sattigungskapazitid héheren Quanteneffizienz prinzipiell eine
bessere Bildqualitétietet. Mit einer circa zweimachnelleen A-ScanRatekonnte durch
die eigens entwickelteSteuersftware eine wesentlich schnellere Aufnahme von
OCTund dmOCT Volumemmgesetztwerden. Hierbei konnte die Aufnahmezeit fiir ein
dmOCT Volumen voca. 15Minuten auf41,6 Sekundemeduziert werden Aufnahmen

vondmOCT Volumeahne besondere Immalisierung deProbewurden demonstriert
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7 Ausblick

In dieser Arbeit konnte aufgezeigt werden, dass auch in der scannenden mikroskopischen
OCT Zellen und subzellulare Strukturen mit sehr guten Kontrast dargestellt werden
kénnen. Fir die hochauflosende OCT ergeben sich durch diese Methode daher neue

Anwendurgsfelder und Anforderungen, die im Folgendem erlautert werden.

Um die bestmdgliche Bildqualitat in der dmOCT zu erreichen, bieten sich hochauflosende
OCTSysteme an. Alalternative zu Superkontinuumlichtquellen ware auch der Einsatz
von Titan:SaphiLaser moglich oder mehrere kombinierte LEDs bei verschiedenen
Zentralwellenlangen, welche das Spektrum erweitéfm héhere Geschwindigkeiten zur
Detektion von Bewegungen wahrend einer dmOCT Aufnahme zu erreichen, kdnnten in
Zukunft auch FSSOCTAufbauten in Kombination mit einer hdhen Auflésung eingesetzt
werden. Durchdie Weiterentwicklung von Swept Source Lasersysterigreine axiale
Auflésung vonl-2um ware einein vivo dmOCTVolumenBildgebung méglichDie
Aufnahme von mehreren Volumen pro Sekunde kénnte somit eine
3D-Bewegungskorrektur flin vivo Anwendungen erméglicherim Bereich von SDCT
Systemen wareusatzlich auckler Einsatmehrerer Zeilenkameraan einem OGRufbau
maglich, welche durch eine zeitliche Triggerung synchronisiert werdem die

Messgeschwindigkeit signifikant zu steigern.

Ein Hindernis fum vivo Anwendung ist die fir dmOCT erforderliche Stabilitat wahrend
einer Messung. Die icht-gleichférmige diskrete Fouriéfransformation (engl.
non-uniform fast Fourier transfornation, NUFFT) ermdglicht eine Fouri@ransformation

auf nichtaquidistant abgetasteten Datgf12, 213] Bewegungsartefakte kdnnten durch
die zeitlich nichiaquidistante Abtastung wahrend einer dmOCT Aufnahme vor einer
Prozessierung entfernt werden. Da in der dmOCT im Vergleich zuP@Z3ssierung
durch die zusatzliche Fouri@ransformation und der groen Datenmenge hdherer
Rechenaufwand notwendig ist, konnten Grafikkarten fur eine parallelisierte Auswertung
eingesetzt werden. Grafikkarten basierte OCT Prozessierung wird bereits fir MHz OCT
Systeme flr eine online Darstellung der OCT Daten eingeg2fzt] Um die
SpeichergroRe der Datensatze wahrend der dmOCT zu reduzikéemten auch
SparseSampling Ansatze genutzt werdgi5).
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Die in dieser Arbeit aufgenommenen dmOCT Volumen weisen einen DefoRashalb

der Fokusregion auFDOCT bietet aufgrund der koharenten Bildgebung die Mdglichkeit
Strukturen auRRerhalb der Fokusregion in eindlachbearbeitungshritt numerischzu
refokussiererf93, 216] Eine Kombination der dmOCT mit nachtraglicher Refokussierung
wurde die zellulare Darstellurigper einen gréRere Scharfebereich in deanning-DOCT
ermoglichenDie Refokussierung von GO@ten kann auf Basis unterschiedlicher Ansatze
durchgefuhrt werden. Neben der Korrelation von Subaperturen und Bildmetriken kénnen
auchLeitsternMethoden verwendet werderj216]. Der durch die dOCT erzeugte Kontrast
bietet die Moglichkeit zellularer Strukturen als Metrik bei der Optimierung zur
Refokussierung zu nutzen. Ahnlich der Leitstéiethode, bei der beispielsweise in der
OCT Photorezeptoren als Punktstreuer zur MesswgREF genutzt werden, konnten
durch die dmOCT beispielsweise Zellkerne als Metrik bei der Optimierung fur die
Refokussierung der einzelnen koharenten Volumen eingesetzt weAl&rnativ dazu
konnte eine Fokusverlangerung auch dumdn Einsatz vorBesséStrahlen erfolgen
[217].

Um die Signalentstehung zwlOCTbesser zu verstehen, wére die Anbindung eines
2-PhotonenMikroskops oder eines Fluoreszenzmikroskops an das mOCT von grol3en
Vorteil. Besonders in den Leberdaten zeigtech im direkten Vergleich zwischen mOCT
und FFTDOCTStrukturen, de ahnlichedOCTSignaleerzeugen deren Ursprung aber
noch nicht verifiziert werden konnt&Jm die biologischen Ursachbesser eingrenzen zu
kénnen, ware ein&reuzvalidierungnit einer anderen Bildgebungsmodalitdbtwendig.

Die Signalentstehung zalOCTkénnte in einem ersten Schritt an einzelnen Zellen wie
Hepatozyten odeBpharoideruntersucht werdenDas Verstanais der Signalentstehung
kénnte auch helfen, anhand der Signale eine automatisie#elltypisierung
durchzufihren. Drch die Implementierung vonKFAnsatzen zur automatischen
Klassifizierungler dmOCTDatenkonnte eine schnelle Segmentierung einzelnen Zellen
anhand ihrer spezifischen Signale umgesetzt werBém Sementierung und Analyse der
Signale in den dmOCT durch Kl korodenit auchdie Differenzierung vomalignen und
benignen Gewebe&nderungenerméglichen.Die Erforschung der Wechselwirkung von
Zellenin komplexeren Gewebetypekdnnten in einem weiteren Schritieispielsweise

auch anLabon-a-Chip und Qganon-a-Chip System erfolgen. Dies bezeichnet ein
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mikrofluidisches System zur Nachbildung von Funktionalitaten von Organen. Durch den
Einsatz von Organmodellen oder einzelnen &plden kdnnte somit auch auf
Tierversuche verzichtet werdamd die Grundlagenforschung zdOCTvereinfachenlin

der Anwendung kdnnte dmOCT zuntersuchung der Dynamik von Krebszellex der
TumorAngiogenesegwelcheaktiver Gegenstand in der Forschusigd, genutzt werden

[218, 219] Eine Mdoglichkeit der zukiinftigen Anwendung der dmOCT bestattiin der
Parametererhebung des untersuchten @bes wie Zelldichte, Metabolismuand
Struktur. DmOCTbietet beispielsweise die Moglichkeit das Volumenverhéltnis von Zelle
zu Zellkern zu bestimmerkKérnPlasmaRelatior), welches als wichtiger Indikator zur
Beurteilung der Gewebsatypggit. Eire erhdhteKernPlasmaRelation wird haufig sowohl

mit prakanzerésen Dysplasien als auch mit bosartigen Zellen in Verbindung gebracht.
Interne Kernstrukiiren konnen ebenfalls wichtige Marker fir die pathologische Diagnose
sein. So sind beispielsweise grol3e Nukleoli und verklumptes Chromatin charakteristisch
fur  Anaplasie [220]. Zudem waren Entzindungsreaktionen als weiteres
Anwendungsgebiet zu nennenMittels dmOCT koénnten zudem auch spezifische

Zellreaktionen auf externe Reize untersucht werden.

Ein weitererinteressante Anwendung fiir die optische Bioggigivoermdglicht auch die
OCT mittels EndoskopfensatZ16, 17, 221223]. Hiermitkénnten anstatt der bisherigen
Biopsie und aufwendigeAufarbeitung der Probe fiur die pathologische Befundung eine
Bildgebung des Zellgewebes im Korper Uber eine Semaglicht werden Dartber

hinaus wére auch eine intraopative Losung mittels endoskopischen Ansatz modft¢h
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