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Zusammenfassung

Mit konventionellen Techniken ist es bei der Stimmlippenuntersuchung oft nicht méglich, zwischen
gutartigen Verdnderungen, Krebsvorstufen und malignen Tumoren zu unterscheiden. Meist konnen
die Pathologien nur nach einer Biopsieentnahme histologisch differenziert werden, die neben der
Gefahr einer Stimmveridnderung oder sogar einer irreversiblen Heiserkeit die iiblichen Risiken einer
Vollnarkose birgt. Bei der Beobachtung eines Krankheitsverlaufs sind oft wiederholte Biopsieentnah-
men notig, um zuverlidssig entscheiden zu konnen, ob und wann eine Gewebeverinderung entartet. In
der Laryngologie gibt es daher einen grolen Bedarf an einer nicht-invasiven Bildgebungsmethode,
die bereits beim niedergelassenen HNO-Arzt am wachen Patienten eingesetzt werden kann. Zugleich
werden prizise therapeutische Verfahren gefordert, die durch Schichten respektierendes Operieren
eine weitestgehende Funktionserhaltung des Kehlkopfes ermoglichen.

Die optische Kohédrenztomographie (OCT) stellt aufgrund der Moglichkeit zur berithrungsfreien Be-
stimmung quantitativer Informationen zur Gewebemorphologie einen groflen Fortschritt insbesonde-
re fiir die Differentialdiagnostik dar. So kénnen optischen Biopsien zum Beispiel zur Vermessung von
Schichtdicken erstellt werden, ohne Gewebe entnehmen zu miissen. Die OCT ist zudem hervorragend
zur intraoperativen Kontrolle laserchirurgischer Operationen geeignet, da sie durch mikrometerge-
naue Referenzierung des Laser-Gewebe-Wechselwirkungsvolumens die Prizision der Laseroperation
verbessern kann.

Ziel dieser Arbeit war es, die OCT als neue optische Bildgebungsmethode fiir die Diagnostik und in
Kombination mit Femtosekundenlasern fiir die Therapie von Stimmlippenerkrankungen zu erproben.

Zur kontaktfreien Untersuchung am wachen Patienten wurde im Rahmen dieser Arbeit erstmals ein
integriertes OCT-Laryngoskop entwickelt, das die Strahlengénge fiir OCT- und konventionelle Video-
laryngoskopie in nur einem Optiksystem kollinear fiihrt. So kann der Platzbedarf im Rachen des Pa-
tienten gegeniiber Realisierungen mit zwei getrennten Endoskoprohren erheblich reduziert werden.
Die kollineare Strahlfithrung erlaubt zudem eine synchrone Fokussierung von OCT- und Videostrah-
len zur schnellen Anpassung des Arbeitsabstandes an die Anatomie des Patienten iiber einen sehr
grofen Bereich. Mit diesem System konnen hochaufgeldsete Querschnittsbilder sowohl von der Ge-
webemorphologie als auch von der Dynamik der Stimmlippenschwingen bis zu einer Tiefe von 1-
2 mm erstellt werden. Die quantitative Auswertung der OCT-Aufnahmen kann den untersuchenden
Arzt bei der Interpretation unterstiitzen und auf Basis objektiver Kriterien Gewebeverinderungen au-
tomatisch klassifizieren. So wurde im Rahmen dieser Arbeit erstmals die grundsétzliche Eignung
der schwellwertbasierten Segmentierung zur automatischen Vermessung der Epitheldicke und einer
darauf basierenden Klassifizierung der OCT-Bilder gezeigt.

Dass die Anwendung von Femtosekunden-Pulsen bei der dberflichlichen und subepithelialen Mani-
pulation von Stimmlippengewebe sehr préizise Resultate liefert und neue therapeutische Moglichkei-
ten erdffnet, konnte in dieser Arbeit gezeigt werden. Auf der Basis von Laborexperimenten wurde ein
OCT-gestiitztes Funktionsmuster fiir die Mikrochirurgie an den Stimmlippen entwickelt und erstmals
in einer tierexperimentellen Studie erfolgreich eingesetzt. Bei mikrometergenauer Positionierung des
Laserfokus mit Hilfe der OCT-Bildgebung und richtiger Wahl der Schneidparameter entstehen durch
den nichtlinearen Wechselwirkungsprozess der Photodisruption nur sehr geringe thermische und me-
chanische Nebenwirkungen.

Die vorliegende Arbeit hat anhand der erfolgreichen Entwicklung und Erprobung eines OCT-gestiitzten
Laryngoskops zur Stimmlippendiagnostik und mit positiven Resultaten im Rahmen von Schliissel-
experimenten zur OCT-kontrollierten Femtosekunden-Lasermanipulation von Stimmlippengewebe
wesentliche Grundlagen dieses Anwendungsgebietes erforscht. Die Ergebnisse haben die Potenzia-
le aufgezeigt, durch den Einsatz der OCT unterstiitzt durch eine automatische Bildauswertung die
Zahl der Biopsien und iatrogene Schiddigungen zu reduzieren und die Resultate laserchirurgischer
Operationen im Sinne einer weitestgehenden Funktionserhaltung des Kehlkopfes zu verbessern.
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Abstract

With conventional laryngoscopic techniques the differential diagnosis of benign changes, premali-
gnant lesions and malign tumors is hardly possible. Mostly, biopsies are needed for a histological
differentiation of lesions that bear the risk of irreversible hoarseness and other consequences of a
general anesthesia. Even repetitive biopsies must be taken for monitoring the coarse of a suspicious
lesion. Hence, there is a great need among laryngologists for a noninvasive imaging technique to be
applied in awake patients without any anesthesia. Furthermore, therapeutic procedures are deman-
ded which allow precise surgery with respect to the tissue layers in order to maintain the functional
integrity of the larynx to highest extend.

Optical coherence tomography (OCT) contributes to an improvement of differential diagnosis due to
the possibility of quantitative analysis of tissue morphology in non-contact measurements. OCT can
provide optical biopsies to determine layer thicknesses, for example, without the need for a tissue
sample. In addition, OCT is well suited for intraoprative monitoring of laser surgeries. Because it can
guide the location of laser-tissue interaction within several microns there is huge potential to improve
the precision of laser surgeries.

The goal of this work was to evaluate the application of OCT as a new imaging modality in laryngo-
logy for diagnostics and for therapy guidance in femtosecond laser surgeries of vocal fold changes.

For non-contact examination of awake patients an integrated OCT-based laryngoscope was develo-
ped which delivers the beams for OCT and conventional video laryngoscopy through only one optical
system, for the first time. Thus, less space is demanded within the patients throat compared to setups
with two seperate endoscopes for both imaging modalities. The collinear beam delivery enables syn-
chronous focusing of video and OCT beams for rapid adjustment of the working distance to the
patient’s anatomy over a long range. With this system high resolution cross-sectional images can be
acquired up to a depth of 1-2mm. Quantitative analysis of OCT images can support the physician with
the interpretation of images and automatically classify tissue pathologies based on objective criteria.
Within this thesis the qualification of a segmentation algorithm based on thresholding for automatic
measurements of epithelial thickness and tissue classification was investigated, for the first time.

Furthermore, it was demontrated that fs-laser pulses allow for precise superficial and subsurface ma-
nipulation of vocal fold tissue and open up new therapeutic opportunities. An OCT-enhanced proto-
type for vocal fold laser microsurgery was developed based on the results of laboratory experiments
and used for an animal study. It was shown that only little thermal and mechanical side effects are
induced by photodisruption if the laser focus was exactly positioned and the cutting parameters were
appropriately adjusted.

Within this thesis the most important basics in this field of OCT application were investigated through
the development of an OCT-based laryngoscope for vocal fold diagnostics and promising results in
key experiments for OCT guided fs-laser microsurgery of vocal fold tissue. The results reveal the
potential of OCT supported by automatic image processing to reduce the number of biopsies and
iatrogenic artifacts and to improve the the outcome of laser surgeries with respect to best possible
preservation of the laryngeal functions.

Keywords: Laryngoscopy, Optical Biopsy, Femtosecond Laser, Phonosurgery
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1. Einleitung

Der Kehlkopf - in der medizinischen Fachsprache Larynx genannt - bildet als Organ des Atmungs-
apparates den Ubergang vom Rachen, dem Pharynx, zur Luftréhre, der Trachea. Er iibernimmt zwei
wichtige Aufgaben. Einerseits verhindert er ein Eindringen von Speisestiicken und Fliissigkeiten in
die Trachea, die wihrend des Schluckaktes vom Kehldeckel verschlossen wird. Zum anderen regu-
liert der Kehlkopf iiber die variable Offnung der Stimmritze den Fluss der Atemluft und sorgt durch
die Schwingungsfihigkeit der Schleimhaut der Stimmlippen fiir die Bildung der Stimme. Die Stim-
me hat im sozialen Alltag eine enorme Bedeutung. Sie dient der Ubermittlung von Information in
Form von Sprache und anderen Lauten wie Schreien, Lachen und Weinen. In vielen Berufen wie
Lehrer, Politiker, Sprecher oder Callcenteragent ist ihre ungestorte Funktionsfidhigkeit notwendige
Vorrausetzung. AuBlerdem wird die Singstimme aufgrund ihrer auergewohnlich groen Bandbreite

verschiedener Tone von Sidngern als Musikinstrument eingesetzt [Tit08].

Phoniatrie und Pddaudiologie bilden zusammen das medizinische Fachgebiet, das sich auf die Pa-
thophysiologie der Kommunikation griindet und fiir Erkrankungen und Storungen der Sprache und
Sprachentwicklung, der Stimme, des Schluckens sowie fiir kindliche Horstorungen zustidndig ist. Die
HNO-Heilkunde bildet das Teilgebiet der Medizin, das sich im weitesten Sinne mit Erkrankungen,
Verletzungen, Verletzungsfolgen, Fehlbildungen und Funktionsstdrungen im gesamten Kopf-Hals-
Bereich, einschlieBlich des Kehlkopfes, befasst. Dabei basieren Phoniatrie und Pédaudiologie auf

den gleichen diagnostischen und therapeutischen Grundlagen wie die HNO-Heilkunde.

Jahrlich stellen sich in Deutschland ca. 20.000 Patienten mit gutartigen Stimmlippenverdnderungen
vor, die chrirurgisch behandelt werden miissen. Gutartige Stimmlippenverdnderungen sind zum Bei-
spiel Stimmlippenknotchen, Polypen, Zysten oder Odeme. Kehlkopfkrebs betrifft jihrlich etwa 3000
Minner und 400 Frauen [BatO8]. Insgesamt gehort der Kehlkopfkrebs in Bezug auf die Sterblichkeit
mit ca. 1% aller Krebstoten zu den selteneren Krebserkrankungen, ist im Kopf-Hals-Bereich aber der
hiufigste bosartige Tumor. Details zur Epidemiologie kdonnen der aktuellen Fachliteratur entnommen

werden [Bec07, Beh09].

1.1. Diagnostische Methoden in der Laryngologie

Einer Untersuchung der klinischen Anzeichen und dufBleren Abtastung des Halses schliet sich zur

ersten visuellen Beurteilung des Kehlkopfes eine indirekte Laryngoskopie an, durch die eine vergro-
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Berte Darstellung des Kehlkopfinneren mdglich ist. Bis vor wenigen Jahren wurde bei dieser soge-
nannten Kehlkopfspiegelung noch ein Spiegel in den Rachen des Patienten eingefiihrt, iiber den der
Kehlkopf beleuchtet und abgebildet wurde. Die heute verbreitetste Form der Laryngoskopie ist die
Untersuchung mit einem starren Lupenlaryngoskop, an dessen Ende die optische Achse um 70° oder

90° umgelenkt und so eine Aufsicht auf den Kehlkopf moglich wird (Abb. 1.1). Hier kdnnen bereits

f (:%.\fﬂ > S

]

ABBILDUNG 1.1.: Verschiedene Methoden der indirekten Laryngoskopie: Untersuchung mit starrem
(links) und flexiblem Laryngoskop (Mitte). Das rechte Bild zeigt die Aufsicht auf den Kehlkopf, die
sich bei beiden Methoden gleicht [Boe07].

sehr gut oberflachliche Verinderungen wie Rotungen, Schwellungen, Tumorgranulationen, Fremd-
korper und Bewegungseinschriankungen befundet werden. Kann der Patient nicht gut kooperieren
oder ist der Wiirgereiz auch bei lokaler Anisthesie uniiberwindbar, konnen als Alternative flexible
Endoskope verwendet werden, die durch die Nase eingefiihrt werden, sogenannte Nasopharyngola-
ryngoskope. Diese sind hdufig mit der chip-on-the-tip-Technik ausgeriistet, bei der der Kamerasensor
in der Spitze des Endoskop montiert ist. Gegeniiber fritheren Modellen konnten dadurch Lichtstér-
ke und Bildqualitit wesentlich verbessert werden und sind in dieser Hinsicht mit starren Optiken

vergleichbar [Sch08a].

Die Technik der indirekten Laryngoskopie kann mit der Stroboskopie gekoppelt werden, um die
Schwingungsfihigkeit der Stimmlippen im Zusammenhang mit organischen und funktionellen Sto-
rungen zu liberpriifen. Entweder durch gepulste Beleuchtung oder durch einen elektronischen Kame-
rashutter, der tiber eine Stimmaufzeichnung mit der Grundfrequenz der Stimme getriggert wird, kann
ein scheinbar stehendes Bild einer bestimmten Bewegungphase erzeugt werden. Wird die Beleuchtungs-
oder Shutterfrequenz leicht variiert, konnen die Schwingungen in scheinbarer Zeitlupe dargestellt
werden. Ohne Stroboskopie wiirden die Bewegungen im Laryngoskopiebild lediglich als Unschérfe
des Stimmlippenrandes dargestellt. Qualitativ bessere Aufnahmen bietet die Hochgeschwindigkeits-
glottographie, die Triggerungsprobleme der Stroboskopie, die durch UnregelméBigkeiten im Schwin-
gungsablauf entstehen, umgeht. Sie kann zuverlédssige quantitative Informationen selbst bei irreguli-
ten Bewegungsabldufen liefern. Mit an Lupenlayrngoskope adaptierten Hochgeschwingigkeitskame-
ras werden in Echtzeit bis zu 10000 Bilder/s aufgenommen. Anschlie3end werden die Bewegungsab-

laufe von einer geeigneten Software aus den Bilderserien extrahiert und quantifiziert [SchO5a, Ver09].
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Weitere Methoden, die wihrend der indirekten Laryngoskopie eingesetzt werden, konnen iiber Fluo-
reszenzlichtdetektion bereits prikanzerdse und kanzerdse Lisionen detektieren und so die Friitherken-
nung von Kehlkopfkrebs signifikant verbessern [Are07b]. Die Autofluoreszenzlaryngoskopie kommt
dabei vollkommen ohne Fluoreszenzfarbstoffe aus und zeigt die verdichtige Lasion bei Beleuchtung
mit blauem Licht durch einen Verlust an Autofluoreszenz an. Eine Steigerung in der Fluoreszenz
kann hingegen nach Gabe eines Photosensibilisators, der sich spezifisch in Tumorzellen anreichert,
beobachtet werden. Das Fluoreszenzlicht bestimmter Photosensitizer konnen sogar in einer Tiefe bis
zu 900 um nachgewiesen werden und ermoglichen so die Detektion von oberflidchlich nicht sichtba-
ren Verdnderungen [LeuO1]. Beide Fluoreszenzmethoden erlauben allerdings keine Differenzierung
zwischen Dysplasiegraden, sondern lediglich eine Lokalisation und eine Abschitzung der oberflidch-

lichen Abgrenzung der Lision.

Bei fortbestehender Unklarheit folgt immer eine Mikrolaryngoskopie (MLS) mit optionaler Exzisi-
onsbiopsie zur histologischen Sicherung der Diagnose. Diese Methode ist momentan der Goldstan-
dard bei der Abkldrung maligner Verdnderungen der Kehlkopfschleimhaut. Bei der MLS liegt der Pa-
tient unter Vollnarkose mit iiberstrecktem Hals auf dem Riicken, so dass ein Operationslaryngoskop
in den Rachenraum eingefiihrt werden kann und mittels eines Operationsmikroskopes einen geraden,

bis zu 40-fach vergroBerten Blick auf den Kehlkopf ermoglicht wird (Abb. 1.2) [Kle65]. Allerdings

s

f

ABBILDUNG 1.2.: Untersuchung des Kehlkopfes wihrend der Mikrolaryngoskopie: Das Operati-
onsmikroskop liefert eine vergroBerte Aufsicht (rechts) unter geradem Blick durch das auf die Brust

des Patienten gestiitzte Operationslaryngoskop [BoeO7].

ist die MLS immer ein invasiver Eingriff, der die Risiken einer Vollnarkose mit sich bringt.

Wihrend der MLS konnen ergédnzende endoskopische Bildgebungstechniken eingesetzt werden, um
zusitzliche Informationen zum Zustand des Gewebes zu erhalten. So kann z.B. ein Kontaktendo-
skop fiir eine Darstellung oberflachlicher Zellschichten nach Anfiarbung mit Methylenblau benutzt
werden. Unter bis zu 150-facher Vergroferung kdnnen Zellrdnder, Zytoplasma und Zellkerne hin-
sichtlich ihrer Dignitét beurteilt werden [And95]. Einen ersten Hinweis auf die Tiefenausdehnung
einer Lision und somit eine grobe Einschidtzung des Tumorstadiums liefern endoskopische Hochfre-

quenzultraschallgerite, die oft mit Miniatursonden ausgeriistet sind [Are99], die allerdings fiir die
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Detektion des reflektierten Schalls mit dem Gewebe in Kontakt gebracht werden miissen [KraO8a].
Aktuelle Gerite arbeiten mit einer Schallfrequenz im Bereich von 30MHz und schaffen so eine axiale
Auflosung von etwa 50 um bei einer Eindringtiefe von etwa 1,5 cm. So konnten mit dieser Methode
die Grenzen kleinerer Tumoren in der Tiefe bestimmt werden. Nachteil der Sonografie ist die relativ

geringe laterale Auflosung von etwa 200 um bei 30 MHz, die eine horizontale Beurteilung erschwert.

Weitere bildgebende Methoden werden zum Tumorstaging, der Abschitzung der Prognose des Pa-
tienten und der Metastasenfindung benétigt. Hier sind vor allem die Computertomographie (CT)
und Magnetresonanztomographie (MRT) zu nennen, die Informationen iiber Lokalisation, Grofe,
Tiefenausdehnung und Infiltration von Nachbarstrukturen liefern. Bei der CT erstreckt sich der Un-
tersuchungbereich meist von der Schidelbasis bis in die Ndhe des Herzens. Mit der CT lassen sich
besonders gut Knochen- und Knorpelgewebe darstellen und deren Infiltration darstellen. Bei der MRT
liegt das Untersuchungsvolumen ebenfalls zwischen Schidelbasis und Brust. In der MRT stellen sich
Weichgewebe gut dar, Knochen- und Knorpelgewebe sind wegen dem geringen Wassergehalt kaum
sichtbar. Vorteil der CT gegeniiber der MRT ist die erheblich kiirzere Akquisitionszeit von nur weni-
gen Minuten gegeniiber 30-40 Minuten [Ruf05]. Konventionelle Rontgenbildgebung dient nur dem

Fremdkorpernachweis, hat in der Tumordiagnostik am Kehlkopf aber keinen Wert.

1.2. Mikrochirurgische Operationsverfahren

In der Laryngologie treten mikrochirurgische Operationsverfahren immer mehr in den Vordergrund.
Dabei wird nicht nur im Sinne der anatomischen Wiederherstellung operiert, sondern auch im Sin-
ne der Funktionserhaltung, Funktionsverbesserung und Funktionswiederherstellung. Speziell werden
verschiedene Verfahren, die zur Erhaltung und Verbesserung der Stimme entwickelt wurden, unter
dem Oberbegriff der Phonochirurgie gefiihrt [Wen05, Gey09]. Kleinere organische Verinderungen
konnen ambulant mittels indirekter Mikrochirurgie unter Lokalanisthesie abgetragen werden. Die
Funktion kann wihrend des Eingriffs auditiv und visuell mittels Stroboskopie kontrolliert werden.
So ist auch die Behandlung kleiner SchleimhautunregelméBigkeiten moglich, die nur wihrend des
Schwingungsablauf erkannt werden kdnnen. Wenn beidhéndiges Arbeiten erforderlich ist oder wenn
Komplikationen wie Blutungen zu erwarten sind, wird die direkte Mikrochirurgie in Vollnarkose
gewdhlt. Hier ist auch der Einsatz eines COs-Lasers moglich, der in der Regel an ein Operations-
mikroskop gekoppelt ist und so berithrungsfreies und blutarmes Operieren unter optischer Kontrolle

ermoglicht.

Die Behandlung des Larynxtumors erfordert immer eine zuverldssige Resektion, moglichst aber un-
ter Erhalt aller Kehlkopffunktionen wie Sprechen, Schlucken und Atmen. Lokalisierte Tumorstadien,
die sich noch nicht auf Nachbarstrukturen ausgedehnt haben, werden fast ausschlieBlich laserchirur-
gisch behandelt [Gst98, Ilg10]. Bei fortgeschritten Tumoren kann neben einer Radiochemotherapie

eine partielle Laryngektomie, bei Rezidiven nach Radiochemotherapie eine totale Laryngektomie,
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also die komplette Resektion des Kehlkopfes, notwendig sein.

Die stiandige Weiterentwicklung bildgebender Verfahren, die Abkehr von grofflichigen Gewebere-
sektionen hin zu funktionserhaltenden mikrochirurgischen Techniken und ganzheitliche Rehabilita-
tionansitze haben die Prognose fiir die Patienten und die Lebensqualitdt nach dem Eingriff in den
letzten Jahren erheblich gesteigert. Durch den Einsatz neuer hochauflosender Bildgebungsmethoden
wie der optischen Kohirenztomographie (OCT) und anderer endoskopischer Mikroskopieverfahren
konnten ,,optische Biopsien* erstellt und Verdnderungen der Kehlkopfschleimhaut noch friiher er-
kannt werden [Ger08, Bet08, Tea09]. Wegen der hohen Ortsauflosung konnten pathologische Ver-
dnderungen auch in der Tiefe besser von gesundem Gewebe abgegrenzt werden und so eine selek-
tivere Diagnosestellung und Therapieplanung erméglichen. Zudem konnte die Entwicklung neuer
Lasersysteme eine noch prizisere Resektion der Ladsionen ermdglichen und die Operationserfolge
hinsichtlich der Funktionserhaltung und der damit verbundenen Lebensqualitidt des Patienten weiter
verbessern. Ziel dieser Arbeit soll es daher sein, die OCT als neue optische Bildgebungsmethode
fiir die Diagnostik und in Kombination mit Femtosekundenlasern (fs-Lasern) fiir die Therapie von

Stimmlippenerkrankungen zu erproben.

1.3. OCT zur Charakterisierung von Kehlkopfverinderungen

Die OCT hat seit ihrer ersten Veroffentlichung im Jahr 1991 Einzug in viele medizinische und auch
technische Anwendungsbereiche gehalten [Hua91, Zys07, Sti07]. Vor allem in der Ophthalmologie
ist sie sowohl aus klinischer als auch aus kommerzieller Sicht iiberaus erfolgreich und wird inzwi-
schen in vielen Augenarztpraxen als standardméfiges Diagnoseverfahren eingesetzt [Fuj09, Swa09].
Aber auch in anderen Anwendungsfeldern wie der Kardiologie, Gastroenterologie, Dermatologie
oder Onkologie ist der Einsatz von OCT vielversprechend und auf dem Weg vom Forschungslabor in

den klinischen Alltag.

Durch die Verwendung sehr breitbandiger Lichtquellen wie Femtosekundenlaser sind zellulidre Auf-
I6sungen im Bereich weniger um moglich [Dre99a]. Standardsysteme arbeiten meist mit Superlu-
mineszenzdioden (SLD) oder durchstimmbaren Lichtquellen und erreichen Auflésungen um 10 pum.
Um eine groBe Eindringtiefe zu erreichen, wird in der Regel nahinfrarotes Licht verwendet, das je
nach Streueigenschaften des untersuchten Gewebes einen bis zu mehrere Millimeter tiefen Einblick
gewihrt. So konnen verddchtige Gewebeverdnderungen detektiert werden, die mit oberflichlichen
Bildgebungsmethoden unentdeckt bleiben wiirden. Gegeniiber anderen tiefenauflosenden Bildge-
bungsverfahren wie CT, MRT oder Sonographie liegt der Wert der OCT zum einen in der hohen
Auflosung, zum anderen in der Moglichkeit, Bilder in Echtzeit aufzunehmen und gleichzeitig darzu-
stellen. Zudem konnen die Gerite wesentlich konstengiinstiger hergestellt werden und die Integration

in bestehende Untersuchungsumgebungen ist meist problemlos moglich.



6 1. EINLEITUNG

Da viele Organe des Korpers von auBlen nicht so leicht zugiinglich sind wie zum Beispiel das Auge
oder die Haut, wurden bereits Ende der 1990er Jahre spezielle Endoskope zur OCT-Strahlfiihrung
innerhalb von Hohlorganen entwickelt [Tea97]. Gerade durch die schnellen Entwicklungszyklen im
Bereich der Mikrosystemtechnik ist die Miniaturisierung und Flexibilitit der OCT-Endoskope in den
letzten Jahren enorm vorangeschritten [Yaq06]. Die OCT-Endoskope werden vor allem zur Krebs-
diagnose verwendet, konnten in Zukunft aber auch als optisches Hilfsmittel zur selektiveren Biopsie-

entnahme und zur intraoperativen Therapiekontrolle eingesetzt werden [Zar08, ShaO1].

In der Laryngologie hat die OCT bisher noch nicht den Sprung in den klinischen Alltag geschafft, ob-
wohl der klinische Wert bereits in einigen klinischen Studien gezeigt worden ist [Ter08]. Die ersten
OCT-Aufnahmen von Kehlkopfgewebe wurden 1997 von der russischen Arbeitsgruppe um Serge-
ev publiziert [Ser97]. In dieser Arbeit wurde zunichst der Einsatz eines flexiblen endoskopischen
Applikators an verschiedenen Schleimhautgeweben im Kontaktverfahren in vivo demonstriert. Es
folgten Studien in denen OCT und Histologie gegeniibergestellt und hinsichtlich der Darstellung der
Morphologie verglichen wurden [Pit98, Bib04]. Die Aufnahmen erfolgten an extrahierten humanen
Gewebeproben. Hier zeigte sich bereits, dass die OCT-Scans sehr gut mit der Histologie korrelieren

und fiir eine Darstellung der oberen Gewebeschichten gut geeignet ist.

Die erste umfangreiche prospektive Studie an normalen und gutartig veridnderten Kehlkopfschleim-
hiuten haben Wong et al. 2005 veroffentlicht [Won05]. 82 Patienten wurden unter Vollnarkose wih-
rend der Mikrolaryngoskopie mit einem Handapplikator untersucht. Die Aufnahmen konnten nach
Biopsieentnahme histologisch verifiziert werden. Aulerdem wurden an verschiedenen Stellen im
Kehlkopf die Epitheldicken aus den OCT-Aufnahmen errechnet und tabelliert. Armstrong konnte in
einer weiteren prospektiven Studie zeigen, dass der Zustand der Basalmembran, also des Ubergangs
von Epithel zu Bindegewebe, ein wichtiges Unterscheidungsmerkmal zwischen invasiven Karzino-
men, Krebsvorstufen und gutartigen Lisionen ist [Arm06]. Zudem konnte er in vielen Fillen die
Ubergangszonen von pathologischem zu normalem Gewebe darstellen. Wihrend MLS wurden hier
bei 22 Patienten mit Kehlkopfkrebs OCT-Bilder aufgenommen und nach Biopsie mit histologischen
Schnitten korreliert. Die gesamten Bilddaten (OCT, Histologie und Endoskopie) wurden hinsicht-
lich der Qualitit, der Integritdt der Basalmembran und der Erkennbarkeit typischer Mikrostrukturen
von drei Experten begutachtet. Lediglich in einem Fall wurde der Zustand der Basalmembran in den

OCT-Bildern falsch eingeschitzt.

In einer Zusammenarbeit des Laser Zentrum Hannover mit Kraft et al. wurde die bisher gréfte pro-
spektive Studie mit insgesamt 217 benignen und malignen Verdnderungen an 201 Patienten durchge-
fiihrt [KraO8b, Kra09]. Die Patienten wurden wéhrend Mikrolaryngoskope mit einem faserbasierten
endoskopischen Applikator im Kontaktverfahren untersucht [Kra0O7]. Alle Félle wurden auch hier
nach Exzisionsbiopsie histopathologisch verifiziert. In dieser Arbeit konnte der klinische Wert in
Kombination mit der Mikrolaryngoskopie anhand verschiedener Parameter statistisch belegt werden.

Im Vergleich der Verdachtsdiagnosen mit den histologisch verifizierten Diagnosen war die OCT in
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Kombination mit der MLS fiir alle 217 Fille signifikant besser als die MLS alleine. So konnten mit
OCT und MLS 89% der Liasionen richtig eingeschitzt werden, gegeniiber 80% mit MLS alleine.
Beim Nachweis maligner Tumoren sind keine falsch-negativen und nur sehr wenige falsch-positive
Ergenisse aufgetreten. Vor allem bei der Einschitzung der genauen Dysplasiegrade war die OCT und

MLS mit 71% richtigen Diagnosen der MLS alleine mit nur 47% richtigen Einschétzungen tiberlegen.

Die bisher beschriebenen Kontaktverfahren haben den Nachteil, dass immer ein zusétzliches Instru-
ment gehalten werden muss, das in der Regel die mikroskopische Aufsicht auf die zu untersuchende
Region verdeckt. Zudem kann es durch den Aufdruck des Applikators auf das Gewebe zu Artefak-
ten kommen und zum Beispiel eine Messung der Epitheldicke verfilschen. Um diese Probleme zu
umgehen, wurden kiirzlich unabhingig voneinander zwei Prototypen eines OCT-gekoppelten Opera-
tionsmikroskops vorgestellt, die intraoperativ eingesetzt werden konnen [Vok08, Jus09]. Besonders
hervorzuheben sind die groen Arbeitsabstinde von 230-400mm, die ein gleichzeitiges, beidhidngi-
ges Operieren durch die iiblichen Operationslaryngoskope ermoglichen. Allerdings reduziert sich die
laterale Auflosung gegeniiber den Kontaktapplikatoren aufgrund der kleineren numerischen Apertur.
In zukiinftigen klinischen Studien muss gezeigt werden, ob diese Methode fiir die intraoperative Dia-
gnostik geeignet ist, um zum Beispiel Biopsieentnahmen unter Beriicksichtigung der Tumorgrenzen

zu kontrollieren.

In den OCT-Untersuchungen wihrend Mikrolaryngoskopie konnte bereits das Potential zur Friih-
erkennung von Krebsvorstufen und mikroinvasiven Tumoren gezeigt werden. Da die MLS jedoch
immer invasiv ist und ein gewisses Risiko fiir den Patienten birgt und zudem mit einem erheblichen fi-
nanziellen und organisatorischen Aufwand verbunden ist, wire eine OCT-Untersuchung bereits beim
niedergelassenen HNO-Arzt wiinschenswert. Bei der Beobachtung eines Krankheitsverlaufs, sind
bisher oft sogar wiederholte Biopsieentnahmen unter MLS notig, um zu entscheiden, ob und wann
eine Gewebeveridnderung zu einem malignen Tumor entartet. In der Laryngologie gibt es daher einen
groBen Bedarf an einer nicht-invasiven Bildgebungsmethode fiir die Friiherkennung und das Uberwa-
chen von verdichtigen Gewebeverdnderungen, die bereits frithzeitig am wachen Patienten eingesetzt
werden kann. So kdnnte moglicherweise die Zahl der Biopsien und damit das Risiko fiir den Patien-
ten reduziert werden. Zudem konnte der Zeitpunkt und der Ort der Biopsieentnahme gezielter geplant

werden.

Die ersten OCT-Aufnahmen wihrend Untersuchungen am wachen Patienten wurden im Jahr 2006
von LiierBen gezeigt [Liie06]. Ein faserbasierter OCT-Applikator wurde durch ein angepasstes Fiih-
rungsrohr durch den Rachen des Patienten gefithrt und mit dem Stimmlippengewebe in Kontakt
gebracht. OCT-Aufnahmen von normalem Stimmlippengewebe konnten hier sehr gut mit histolo-
gischen Schnitten korreliert werden. Zwei andere Ansitze verfolgen die Idee der indirekten Laryn-
goskopie mittels starrer und flexibler Endoskope. Guo et al. verwenden fiir die OCT-Strahlfiihrung
ein speziell konstruiertes Rohr, das an ein konventionelles starres Videolaryngoskop adaptiert wur-

de [Guo06, Guo09, Yu09]. In dieser Konfiguration mit zwei Rohren ist zwar eine OCT-Bildgebung
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unter gleichzeitiger endoskopischer Ubersicht moglich, allerdings wird sehr viel Raum im Rachen
des Patienten benoétigt. Dies konnte, gerade bei Patienten mit starkem Wiirgereiz, zu erheblichen Un-
annehmlichkeiten bis hin zu mangelnder Akzeptanz der Methode fiihren. Von der gleichen Arbeits-
gruppe wurde aulerdem ein Faserapplikator vorgestellt, der durch den Arbeitskanal eines flexiblen
Nasopharyngolaryngoskops durch die Nase bis kurz iiber oder direkt auf das zu untersuchende Gewe-
be gefiihrt wurde [Sep08]. Diese Methode umgeht zwar die optischen Einschrinkungen des starren
Aufbaus (groBer Arbeitsabstand, kleine numerische Apertur, reduzierte laterale Auflosung), jedoch
erfordert es sehr viel Geschick und Erfahrung, den Faserapplikator zu navigieren und reproduzier-
bar am gewiinschten Ort zu positionieren. Zudem wurde der Applikator mit dem Gewebe in Kontakt

gebracht, was die Akzeptanz der Methode vermindern konnte.

In Rahmen dieser Arbeit soll ein OCT-gestiiztes Laryngoskop mit starrem Aufbaus entwickelt wer-
den, OCT- und Endoskopiestrahlengang sollen jedoch kollinear in lediglich einem Endoskoprohr ge-
fiihrt werden. So konnte der Bewegungsfreiraum im Rachen und damit die Akzeptanz des Verfahrens
bei den Patienten erhoht werden. Durch die Kopplung der OCT mit einem starren Lupenlaryngoskop
konnten neben endoskopischen Begutachtung zusitzliche Informationen iiber die Gewebebeschaf-
fenheit der Stimmlippe unter der Oberfliche gewonnen werden, ohne einen weiteren Untersuchungs-
gang einzuleiten. Zudem konnten gleichzeitig funktionelle Eigenschaften wie Schwingungsampli-
tuden und -frequenzen gemessen und direkt mit moglichen organischen Verdnderungen korreliert

werden.

Bei der Untersuchung von Stimmlippen konnte zudem die automatische Auswertung von OCT-
Aufnahmen wertvolle Zusatzinformationen liefern, um die frithe Diagnose von malignen Verdnderun-
gen zu verbessern. Wichtige Indikatoren fiir Kehlkopfkrebs sind zum Beispiel die Dicke des Epithels
und die Integritit der Basalmebran sein [Are07b, Kral0, Kai09]. Bisher hat noch keine Studie das Po-
tential der automatischen Klassifikation klinischer OCT-Bilder von Kehlkopfschleimhaut untersucht.
Im Rahmen dieser Arbeit soll daher erstmals gezeigt werden, dass eine automatische Segmentierung,
die anschliefende automatische Vermessung der Epitheldicke und eine automatische Klassifizierung

anhand der Intaktheit der Basalmembran mdglich ist.

1.4. fs-Laser zur Therapie von Stimmlippenerkrankungen

Der Einsatz von fs-Lasern hat vor allem in verschiedenen Bereichen der Ophthalmologie zu sehr gu-
ten klinischen Ergebnissen aber auch zu finanziellem Erfolg fiir die Systemhersteller gefiihrt [Gra09].
So wurden zum Beispiel bereits iiber eine Millionen fehlsichtige Augen im Rahmen einer fs-LASIK
operiert [Abb10]. Auch fiir Behandlung der Presbyopie [Sch08b], fiir die Keratoplastik [Hol07] und
die Kataraktchirurgie [Nag09] scheint der Einsatz von Femtosekundenlasern vielversprechend zu
sein. In anderen Gebieten der Medizin befinden sich die Anwendungen oft noch in der Phase von

Grundlagenstudien oder haben aufgrund der zu hohen Kosten der Lasersysteme nicht den Einzug in
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den klinischen Alltag gefunden [Chu09].

Im Bereich der HNO sind Femtosekundenlaser aufgrund der hohen Prészision und der geringen ther-
mischen und mechanischen Nebenwirkungen zum Beispiel fiir die Ablation von Hartgewebe im Inne-
nohr zur Behandlung der Otosklerose [Arm02, I1g06, McC09] oder im Mittelohr [Sch04, Bor06] gut
geeignet. Die bisher einzige Studie zur Manipulation von Kehlkopfgewebe wurde von Weber et al.
durchgefiihrt [Web03]. Hier wurde Epithelgewebe einer Schweinestimmlippe mit einer Pulsenergie
von 350 pJ bei einer Repititionrate von 100 Hz oberflichlich abgetragen. Die Prizision war aufgrund
der schwachen Fokussierung auf einen Spot von etwa 50 um noch gering, die Studie hat aber bereits
das Potential der Femtosekundentechnologie fiir die Gewebeablation an den Stimmlippen demons-

triert.

Lasertypen, bei denen der therapeutische Effekt durch lineare Absorption und somit durch thermi-
sche Wechselwirkung erzielt wird, sind lediglich auf den Einsatz zur oberflachlichen Photoablation
beschrinkt [NieO7]. Femtosekundenpulse dagegen bieten aufgrund der nichtlinearen Wechselwir-
kungsmechanismen die Moglichkeit, auch innerhalb des Gewebes eine Schneidwirkung zu erzielen.
Unter Beriicksichtigung von Streuung und linearer Absorption, die bei transparenten Medien wie
dem Auge vernachléssigt werden konnen, ist selbst in stark streuendem Gewebe ein priziser Abtrag

moglich [Sac02, She03, Tse08].

Bei der gezielten Gewebemanipulation unterhalb der Oberfliche ist die genaue Kenntnis der Schnitt-
tiefe notwendig, um das Operationsziel mit bestmoglicher Prizision zu erreichen. Wie von unserer
Arbeitsgruppe gezeigt wurde, ist die optische Kohdrenztomografie als bildgebendes Verfahren sehr
gut geeignet, da sie sowohl raumliche Auflésungen im Bereich der Prizision der fs-Laserchirurgie
als auch eine hohe Eindringtiefe ermdoglicht [Mas09]. Zudem kann mit Hilfe der OCT die zu be-
handelnde Region ausgewdhlt werden und der Operationsverlauf in situ tiberwacht werden [Bop99,
Ohn09]. Auch zur Kontrolle von Lasereingriffen am Kehlkopf wurde die OCT bereits eingesetzt
[ShaO1, Tor06], jedoch wurden die Schneidapplikation und die Bildgebung jeweils mit voneinander
unanhingigen Applikatoren durchgefiihrt.

Zur Zeit gibt es kein System, welches prizises Schneiden an der Stimmlippe mit optischer Kontrolle
der Schnitttiefe ermdglicht. Der Einsatz eines fs-Lasers gekoppelt mit einer Bildgebungsmethode,
wiirde dem Anspruch des Schichten respektierenden Operierens entsprechen. Speziell fiir den Ein-
satz in der Mikrochirurgie an der Stimmlippe wird ein Lasersystem bendtigt, das eine Abtragung von
Gewebe mit einer Prizision im um-Bereich ermoglicht. Die thermisch und mechanisch induzierten
Schidigungszonen sollte wenige pum nicht iiberschreiten, da sonst ein Schaden resultiert, der das emp-
findliche Schwingungsmodell der Stimmlippe zerstort. Fiir das optisch kontrollierte Bearbeiten von
Stimmlippengewebe soll im Rahmen dieser Arbeit ein fs-Laser gekoppelt mit einem OCT-System

erprobt werden.
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Im Folgenden wird in Kapitel 2 zunichst in die anatomischen und physiologischen Grundlagen des
Kehlkopfes sowie die fiir diese Arbeit relevanten pathologischen Veridnderungen eingefiihrt. Zudem
werden die optischen Gewebeeigenschaften und deren Einfluss auf die Wechselwirkung mit Licht

vorgestellt.

Kapitel 3 vermittelt die grundlegenden physikalischen Zusammenhénge der optischen Kohérenzto-
mografie. Hier werden vor allem die Einfliisse verschiedener Systemparameter auf die Abbildungs-

qualitit hervorgehoben sowie ein Einblick in den aktuellen Stand der OCT-Technologie gegeben.

In Kapitel 4 wird die Entwicklung eines OCT-gestiitzten Laryngoskops fiir die kontaktfreie Untersu-
chung wacher Patienten dargestellt. Der Schwerpunkt liegt auf dem Design des optischen Systems so-
wie dem Aufbau und der Erprobung eines Funktionsmusters. Zudem werden mogliche Bewegungen,
die wihrend der Untersuchung auftreten konnen, analysiert und deren Einfluss auf die Bildqualitét
untersucht. Auf Basis dieser Ergebnisse kann die geeignete OCT-Messmethode fiir die kontaktfreie

Laryngoskopie ausgewihlt werden.

Das 5. Kapitel beschiftigt sich mit der computergestiitzten Klassifizierung pathologischer Gewebe-
verdnderungen anhand von OCT-Aufnahmen. Es wird besonders die Entwicklung eines Algorithmus
zur automatischen Segmentierung gezeigt, auf deren Grundlage der Ubergang zwischen Epithel und

Bindegewebe detektiert und die Epitheldicke vermessen werden kann.

Die Kopplung eines Femtosekundenlasers mit OCT fiir die prizise, schichtenrespektierende Mikro-
chirugie an der Stimmlippe wird in Kapitel 6 behandelt. Es wird die Entwicklung eines Funktions-
musters auf Basis grundlegender Laborexperimente und dessen erfolgreicher Einsatz Rahmen einer

tierexperimentellen Studie dargestellt.

AbschlieBend erfolgt in Kapitel 7 eine Wertung der in dieser Arbeit erzielten Ergebnisse und ein Aus-
blick auf die zukiinftige Entwicklung optischer Methoden fiir den Einsatz in Diagnose und Therapie

von Kehlkopferkrankungen.



2. Eigenschaften des Kehlkopfes

Der Kehlkopf liegt im vorderen Halsbereich und ist die Verbindung zwischen Rachenraum und Luft-
rohre, bildet also die Grenze zwischen oberen und unteren Atemwegen. Seine primére biologische
Funktion liegt im reflektorischen Verschluss der Luftrohre, zudem ist er maf3geblich an der Stimmbil-
dung beteiligt. Hochstes Ziel bei der Behandlung von Kehlkopferkrankungen ist die weitestgehende
Erhaltung dieser Funktionen, die jedoch eine detaillierte Kenntnis der Anatomie, Histologie und Phy-
siologie erfordert. Daher soll in diesem Kapitel zunéchst ein grundlegendes Verstidndnis der Anatomie
und der komplexen Zusammenhénge bei der Stimmbildung vermittelt werden. AnschlieBend werden
einige Erkrankungen des Kehlkopfes, speziell der Stimmlippen, vorgestellt, die fiir eine Diagnostik
mittels OCT bzw. fiir die mikrochirurgische Therapie mit dem fs-Laser relevant sind. Aulerdem wer-
den die optischen Eigenschaften des Stimmlippengewebes betrachtet, die fiir Diagnose und Therapie

mittels optischer Methoden von zentraler Bedeutung sind.

2.1. Einfiihrung in die Anatomie und Histologie

Das Kehlkopfskelett besteht aus insgesamt vier Knorpeln: dem Schildknorpel (Cartilago thyroidea),
dem Ringknorpel (Cartilago cricoidea), dem paarigen Stellknorpel (Cartilagines arythenoideae) und

dem Kehldeckel, der Epiglottis (Abb. 2.1).

Stimmbander

- |
~ " Stellknorpel

N\

ABBILDUNG 2.1.: Aufsicht auf das Knorpelgeriist des Kehlkopfes, an dem die Stimmbénder aufge-
spannt sind [SchO5b].

Der Schildknorpel bildet mit seinen beiden vorne zusammenstoenden Knorpelplatten eine Art Schutz-

schild. Im oberen Teil ragen die Platten hervor und stellen den Adamsapfel dar. Der Ringknorpel

11
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bildet die Basis des Kehlkopfskelettes, er hat an oberen Seite eine Gelenkfliche zur Verbindung mit
den Stellknorpeln. Sie dienen der Befestigung der Stimmbénder und kdnnen durch ihre Position die
Stellung der Stimmlippen verdndern. Die einzelnen Knorpel sind durch Bénder untereinander ver-
bunden. Die Muskeln des Kehlkopfes sorgen durch ihr komplexes Zusammenspiel fiir das enorme
Bewegungsrepertoire des Kehlkopfes. Der gesamte Innenraum des Kehlkopfes ist von Schleimhaut

iberzogen, die locker auf der jeweiligen Unterlage aufliegt.

In das Lumen des Kehlkopfes stiilpen sich zwei paarige Falten aus, die als Begrenzungen fiir die

verschiedenen Kehlkopfetagen gelten (Abbildung 2.2). Die Taschenfalten (Plicae vestibulares), auch

___— Schildknorpel

2 — Taschenfalte

... — Ventrikel
= ————— Stimmlippe

————— subglottischer Raum \ X \

Glottis

/ Stimmritze

ABBILDUNG 2.2.: Links: Kehlkopfetagen begrenzt durch Taschenfalten und Stimmlippen. Rechts:
Frontalschnitt durch die Mitte der Glottis [Sch05b].

falsche Stimmlippen genannt, grenzen den supraglottischen Raum (Vestibulum laryngis) nach un-
ten ab. Hier findet sich der Kehldeckel, der die Trachea wihrend des Schluckaktes verschlieft. Der
Bereich zwischen den Taschenfalten und den Stimmlippen oder Stimmfalten (Plicae vocalis) wird
Glottis genannt. Unterhalb der Stimmlippen schlieB3t sich der subglottische Raum an, der sich bis

zum Eingang der Trachea erstreckt.

Innerhalb der Glottis befindet sich beidseitig zwischen Taschenfalte und Stimmlippe eine Einsackung,
der Ventrikel (Ventriculus laryngis). Die Offnung zwischen den Stimmlippen wird als Stimmritze (Ri-
ma glottidis) bezeichnet. Sie kann durch ein komplexes Zusammenspiel verschiedener Muskeln mit

dem Knorpel- und Binderapparat ja nach gewliinschter Funktion in ihrer Stellung verindert werden.

Die Schleimhaut der Stimmlippe stellt sich histologisch als klar definierter Schichtaufbau dar. Auf-
grund der starken mechanischen Beanspruchung findet sich hier ein mehrschichtiges unverhorntes
Plattenepithel, das bei gesundem Gewebe zwischen 50-200 um dick ist und bei dysplastischen Ver-
dnderungen stark verdickt sein kann [Are07a, Kra0O8c]. Im Epithel befinden sich in der Regel weder
GefilBle noch Driisen. Die darunterliegende Basalmembran ist eine extrazelluldre Proteinschicht, die
das Epithel stabilisiert und vom Bewindegewebe abgrenzt. Sie ist aufgrund ihrer Dicke von etwa
0,5-1 um lichtmikroskopisch nicht erkennbar. Das anschlieBende Bindegewebe wird Lamina pro-
pria genannt, die sich in drei Schichten unterteilt: die oberflachliche, mittlere und tiefe Schicht (s.

Abbildung 2.3). Die obere Schicht entspricht dem Reinke-Raum. Hier finden sich lockere, ungeord-
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ABBILDUNG 2.3.: Kollagenverteilung und -struktur in der Lamina propria. In der oberflichlichen
(SL) und tiefen Schicht (DL) finden sich vor allem dicke, netzartig angeordnete Kollagenfasern
(braun), in der mitteleren Schicht (IL) sind lediglich sehr feine Fasern (griin) vorhanden [Mel03].
EP=Stimmlippenepithel, VM=Stimmmuskel.

nete Elastinfasern aus stark dehnbaren Proteinen zwischen sehr festen, dicken netzartig angeordneten
Kollagenfasern, die als flexibles Geriist dienen konnten, um die Schleimhaut wéhrend der Schwin-
gung zu stabilisieren [Mel03]. Die mittlere Schicht enthélt dagegen sehr feine Kollagenfasern, die
ein dreidimensionales Netzwerk bilden, jedoch nicht gebiindelt sind. Dazwischen finden sich flexible
Elastinfasern, Glykoproteine und Glykosaminoglycane [Sat98]. Die tiefe Schicht wird hauptsédchlich
durch dicke, sehr dicht vernetzte Kollagenfasern aus nicht dehnbaren Proteinen gebildet, die durch
Umklammerung von Muskelfasern direkt mit dem Stimmmuskel (Musculus vocalis) verbunden sind.
Die mittlere und tiefe Schicht der Lamina propria werden zum Stimmband, dem Ligamentum vocale,

zusammengefasst. In Tabelle 2.1 sind die Dicken der Stimmlippenschichten aufgefiihrt.

Schicht Dicke [mm)]
Epithel 0,05-0,2
oberflachliche Lamina propria 0,2-0,5
mittlere Lamina propria 0,5-1,5
tiefe Lamina propria 0,5-1,1
Musculus vocalis 4

TABELLE 2.1.: Dicke der einzelnen Stimmlippenschichten fiir gesundes Gewebe [Hir77, Kra0O8c].
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Von Hirano stammt die Idee, die einzelnen Schichten der Stimmlippe systematisch zu gruppieren
[Hir81]. In seinem Body-Cover-Modell teilt er die fiinf Schichten in drei funktionelle Gruppen ein:
das Epithel und die obere Schicht der Lamina propria, der Reinke-Raum, bilden das Cover, das
Stimmband entspricht der Ubergangsschicht (Transition) und der Body ist schlieBlich der Muscu-
lus vocalis. Selbst irreguldre Stimmlippenschwingungen kénnen mit Hilfe des Body-Cover-Modells

erklirt werden. Die genaue Physiologie der Stimmlippe wird im folgenden Abschnitt néiher erldutert.

2.2. Einfiihrung in die Stimmlippenphysiologie

Die Stimmlippenschwingungen sind komplexe, nichtlineare Bewegungen mit horizontalen und ver-
tikalen Komponenten. Den Antrieb fiir die periodischen Vibrationen bildet der Atemluftstrom, der
aufgrund eines Druckunterschiedes zwischen Trachea und Mundéffnung entsteht. Die Wechselwir-
kung zwischen Atemluft und den Stimmlippen als Verengungsstelle im Stromungssystem fiihrt zu
einer periodischen Schwingung dieser Verengungsstelle, d.h. es wird Energie aus dem Luftstrom
auf das schwingungsfihige System iibertragen. Neben dem Bernouilli-Effekt tragen weitere Modelle
zum Verstdndnis des periodischen Verschlusses der Stimmritze bei [Pro04]. Zum Beispiel betrachtet
das Zwei-Massen-Modell die Stimmlippe als zwei elastisch miteinander gekoppelte Massen, deren
Schwingung eine Dampfung erfahrt [Ish72]. So stellt sich Hirano die Stimmlippen bildlich aus einem
Korper mit groler Masse (Body) vor, der in einen Mantel kleiner Masse (Cover) eingehiillt ist (siehe
Kapitel 2.1). Das elastische Bindegewebe der Lamina propria koppelt beide Massen. Diese Vorstel-
lung mit Hilfe des Body-Cover-Modells ist inzwischen weithin anerkannt und erklért die sogenannte
Randkantenverschiebung, ein ellipsenférmiges Abrollen der Schleimhaut gegeniiber dem Muskel.
Die einzelnen Gewebeschichten beteiligen sich dabei je nach Spannungszustand der Stimmlippen
unterschiedlich am Bewegungsablauf. Die Frequenz der angeregten Schwingung ist abhéngig von

Masse, Reibung und Elastizitit der beteiligten Strukturen.

Horizontale Bewegungen und Schwingungsfrequenzen kdnnen auch bei Irregularititen mittels Hoch-
geschwindigkeitsglottographie und Videokymographie visualisiert werden und sind daher hinrei-
chend bekannt. Typische Grundfrequenzen liegen bei Frauen im Bereich von 220-250 Hz und bei
Miénnern im Bereich von 110-140 Hz [Pro04]. Amplituden fiir die vertikale Bewegungskomponente
konnten dagegen nur in sehr wenigen Arbeiten mittels Lasertriangulation erfolgreich dargestellt und
quantitativ ausgewertet werden [ManO1, Lar04, GeoOS8]. Die ersten Resultate zeigen, dass typische

Schwingungsamplituden bei 1-2 mm liegen.

Im Falle pathologischer Verdnderungen des Stimmlippengewebes kann es zu Irregularitdten im Be-
wegungsablauf kommen, die mit Hilfe der oben beschriebenen Verfahren detektiert werden konnten.
Im folgenden Abschnitt werden die Erkrankungen der Stimmlippenschleimhaut im Einzelnen be-

schrieben.
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2.3. Pathologische Verinderungen der Stimmlippenschleimhaut

Fiir die hier untersuchten Methoden kommen vor allem die benignen und malignen Tumore auf bzw.
innerhalb der Stimmlippenschleimhaut in Betracht. Zudem spielen einige entziindliche Erkrankungen
als Ursache und in der Differenzialdiagnose bestimmter Tumoren eine wichtige Rolle. Ein Tumor ist
per Definition zunéchst eine umschriebene Zunahme des Gewebevolumens, die durch fehlreguliertes
Zellwachstum entsteht. Der Begriff enthilt jedoch noch keine Aussage iiber die Dignitit, also die

Gut- oder Bosartigkeit der Neubildung.

Zu den gutartigen Tumoren der Stimmlippenschleimhaut zdhlen beispielsweise Stimmlippenknot-
chen, Stimmlippenpolypen und Reinke-Odeme, die alle auf einer Zunahme der extrazelluliren Ma-
trix im Reinke-Raum beruhen [Wen05]. Sie entstehen meist durch Stimmiiberlastung und zusitzliche
Faktoren wie Rauchen. Bei den Stimmlippenknétchen handelt es sich um einander gegeniiberlie-
gende Verdickungen des Stimmlippenrandes meist am Ort der groften Schwingungamplitude auf
beiden Stimmlippen. Das Epithel dehnt sich iiber der Schwellung im Reinke-Raum und ist zudem
teilweise verdickt. Der Stimmlippenpolyp ist eine in der Regel einseitige geschwulstartige Schleim-
hautverdickung, bei der das Epithel jedoch unverindert bleibt. Reinke-Odeme sind gallertige An-
sammlungen von Fliissigkeiten. Das Epithel wird bei starker Ausdehnung diinn und briichig, das
subepitheliale Bindegewebe kann unterschiedliche, inhomogene Strukturen aufweisen. Ein weitere
gutartige tumordse Verdickung der Schleimhaut ist die Stimmlippenzyste. Durch einen Verschluss
von Ausfiithrungsgingen kleiner Schleimdriisen kommt es zur Bildung eines schleimgefiillten Gewe-
behohlraums, der von einem inneren Epithel ausgekleidet ist. Das duflere Epithel bleibt in der Regel
unverdndert. Ein Tumor ohne eine Reaktion auf einen entziindlichen Reiz ist das Papillom, das sich
nach Infektion mit humanen Papillomaviren bildet. Es handelt sich um zottenférmige Geschwiilste
mit starker oberflachlicher Verhornung und leicht verbreitertem Epithel. Bei Verdacht miissen Papil-
lome histologisch verifiziert werden, da es in 20 % aller Fille zu einer malignen Entartung kommt.
Aus diesem Grund wird das Papillom oft auch als Prikanzerose, also als Krebsvorstufe bezeichnet.
Zudem ist es aufgrund der oft nicht klar abzugrenzenden Basalmembran differentialdiagnostisch mit

einem Karzinom zu verwechseln.

Unter den entziindlichen Erkrankungen sind vor allem die chronische Laryngitis und Granulome re-
levant. Die chronische Laryngitis ist eine iiber einen langen Zeitraum verlaufende Entziindung der
Schleimhaut mit lang andauernder Heiserkeit, Rdusperzwang und Reizhusten. Die Entziindung geht
mit morphologischen Veridnderungen der Epithelzellen (Dysplasie) einher, daher besteht ein erhoh-
tes Risiko fiir maligne Entartungen. Granulome sind knotenartige, entziindliche Veridnderungen der
Schleimhaut mit zum Teil enormen Ausmallen, die meist im hinteren Bereich der Stimmlippen auf-
treten. Trotz fehlender Basalmembran konnen sie dadurch gut vom Karzinom unterschieden werden,
das nur selten im hinteren Bereich zu finden ist. Man unterscheidet zwischen Kontaktgranulomen,

die durch chronische Stimmiiberlastung entstehen, und Intubationsgranulomen, deren Ursache Ver-
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letzungen der Schleimhaut bei der Intubation sind. Beide bestehen meist aus Granulationsgewebe
ohne Epitheliiberzug, Kontaktgranulome konnen jedoch im Zuge von Vernarbungen ein Epithel auf-

weisen.

Alle Epithelerkrankungen, aus denen ein Karzinom entstehen kann, nennt man Priikanzerosen. Au-
Bere Ursachen wie Tabakrauch fiithren eine Epithelschidigung herbei, die bei fortdauernder Ein-
wirkung die Wahrscheinlichkeit fiir eine maligne Entartung erhohen. Abbildung 2.4 zeigt die ver-
schiedenen moglichen Zustinde des Stimmlippenepithels bei der Krebsentstehung. Nach WHO-
Klassifikation unterscheidet man zwischen vier verschiedenen Stufen einer Epitheldysplasie, wobei
der Begriff Dysplasie dabei zunichst nur bedeutet, dass es sich um eine Abweichung von der norma-

len Struktur handelt, er sagt aber noch nichts iiber die Dignitit der Verdnderung aus. Histopathologisch

a normales Epithel b Hyperplasie ¢ Hyperkeratose
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ABBILDUNG 2.4.: Verschiedene Zustinde des Plattenepithels wihrend der Karzinomentstehung
[Pro04].

wird zwischen Hyperplasie, gering-, mittel- und hochgradiger Dysplasie entschieden. Bei der einfa-
chen Hyperplasie liegt eine Verbreiterung des Epithel ohne Verdnderung der normalen Schichtung
und Struktur vor. Bei den verschiedenen Dysplasiegraden kommt es hingegen zu unterschiedlich
stark ausgepridgten UnregelméBigkeiten in der Schichtstruktur, zu Zellkernatypien und zu einer Ver-
breiterung des Epithels [Kal85, C6r97, Kra08c]. Der Dysplasiegrad gibt einen Hinweis auf die Wahr-
scheinlichkeit einer malignen Entartung. Insgesamt entwickeln sich etwa 10 % der Dysplasien zu
invasiven Karzinomen [Wen05]. Ein wichtiger diagnostischer Schritt ist daher die Unterscheidung
von Dysplasie und beginnender maligner Entartung in Form eines Carcinoma in situ. Bisher ist dies
nur nach Biopsieentnahme moglich. Hochgradige Dysplasien erfordern zudem aufgrund ihres hohen
Entartungsrisikos regelméfBige Kontrollen in kurzen Abstinden. Abbildung 2.5 zeigt die Wahrschein-
lichkeiten fiir die Entstehung und die Riickbildung der verschiedenen dysplastischen Verdnderungen.

Ab der schweren Dysplasie kommt es im Verlauf immer zu einer Entartung, d.h. der Prozess ist an
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ABBILDUNG 2.5.: Die unterschiedliche Strichstirke der Pfeile zeigt die Wahrscheinlichkeiten fiir
die verschiedenen Entwicklungsrichtungen der Epitheldysplasien. Ab der schweren Dysplasie ist der

Prozess irreversibel [Pro04].

dieser Stelle unumkehrbar. Die Integritit der Basalmembran ist dabei ein eindeutiger Nachweis fiir
die Invasivitdt. Im Falle eines invasiven Karzinoms ist sie stets durchbrochen und das subepithelia-
le Bindegewebe wird infiltriert. Das invasive Stimmlippenkarzinom kann sich prinzipiell aus allen
Graden der Epitheldysplasie entwickeln. Im Rahmen einer Mikrolaryngoskopie erfolgt die genaue
Feststellung der Tumorgrenzen, zur Verifizierung der Tiefenausdehnung konnen CT und MRT, in

naher Zukunft aber auch hochauflésendere bildgebende Verfahren wie die OCT, sehr hilfreich sein.

2.4. Gewebeoptische Eigenschaften

Die Lichtausbreitung innerhalb von biologischen Geweben wird von den Streu- und Absorptionsei-
genschaften der Bausteine wie Zellen, Zellorganellen und verschiedenen Faserstrukturen bestimmt.
Die Gro8e, Form und Dichte dieser Strukturen sowie ihr Brechungsindex relativ zu dem des Zellplas-
mas bzw. der Grundsubstanz in der extrazelluliren Matrix sind dabei die entscheidenen Parameter.
Theoretisch kann man einzelne Gewebeschichten als Ensembles von Streu- bzw. Absorptionszen-
tren betrachten. Haufig machen jedoch komplexe inhomogene Gewebestrukturen mit verschiedenen

GroBen und Formen der Bestandteile die exakte analytische Beschreibung unmoglich.

Die Streuung an sphirischen Teilchen kann mit Hilfe der Mie-Theorie verstanden werden [Bor99],
die sowohl die Mie- als auch die Rayleigh-Streuung beinhaltet. Fiir Streuzentren, die in der Groen-
ordnung der Wellenlidnge liegen, wird die Theorie der Mie-Streuung verwendet, sind die Partikel viel
kleiner als die Wellenlinge, liefert die Theorie der Rayleigh-Streuung exaktere Ergebnisse. Im ande-

ren Extremfall, wenn die Streuzentren viel grofer als die Wellenldnge sind, kann man die Streuung
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mit geometrischer Optik berechnen. Grundsitzlich beruhen Streuprozesse immer auf Brechungsin-

dexunterschieden zwischen den beteiligten Medien [TucQ7].

In Zellverbénden wie dem Epithel der Stimmlippe tragen hauptsichlich die Zellkerne aber auch an-
dere Zellorganellen wie Mitochondrien und deren Substrukturen aufgrund der Brechungsindexunter-
schiede zu den umgebenden Medien zur Streuung bei [Dre99b]. Da die Zellorganellen als heterogene
Strukturen betrachtet werden miissen, liefert die Mie-Theorie keine exakte Beschreibung. Hier ist
die Vorstellung der Zellen und deren Organellen als Kontinuum von Brechungsindexschwankungen
besser geeignet als die Betrachtung einzelner sphéarischer Partikel mit diskretem Brechungsindex
[Mou00]. Dabei ist die Intensitéit des gestreuten Lichts anhidngig vom Volumenanteil der Zellorga-
nellen, deren Brechungsindizes und der Wellenldnge des eingestrahlten Lichts. Mit steigender Fre-
quenz der Brechungsindexschwankungen nimmt auch die Intensitit des zuriickgestreuten Lichts zu

[Dre99b].

Im Falle von Bindegewebe mit faserigen Strukturen haben die Streuzentren eher die Form langer
Zylinder. Die Lamina propria der Stimmlippe besteht aus unterschiedlich dicht vernetzten Kollagen-
und Elastinfasern, die ultrastrukturell aus Mikrofibrillen mit Durchmessern von 10-400 nm aufgebaut
und bis zu einige Millimeter lang sind [Tuc07]. Auch hier sind die substrukturellen Brechungsin-
dexschwankungen durch Querstreifung und Zwischenrdume mit extrazelluldrer Fliissigkeit fiir die
Streuung verantwortlich. Im Vergleich zu den Zellschichten des Epithels ist die Intensitét des zuriick-

gestreuten Lichts aus dem Bindegewebe fiir gesundes Gewebe deutlich grofer [Dre99b].

Bei dysplastischen Verdnderungen des Epithels nimmt die Zahl und die Gro8e der Zellkerne stark zu,
so dass die Intensitit des zuriickgestreuten Licht aus dem Epithel ebenfalls steigt [Ari03]. Gegeniiber
dem gesunden Gewebe, bei dem die Streuung aus dem Epithel geringer ist als aus dem Bindegewebe,
kann daher z.B. bei hochgradigen Dysplasien der Kontrast zwischen beiden Schichten so gering sein,
dass eine Unterscheidung allein iiber die Intensitit des zuriickgestreuten Lichts nicht mehr moglich

ist.
Die Lichtverteilung im Gewebe ist im Allgemeinen durch Mehrfachstreuung dominiert, die mittlere
Zahl der Streuprozesse pro Weglinge ist durch den Streukoeffizienten gegeben:

Hs = pPs Os, (2.1)

wobei p; die Partikeldichte pro Volumen und o den effektiven Streuquerschnitt angibt. Ist zusétzlich
auch noch der Absorptionskoeffizient 1, bekannt, der in analoger Weise die Absorption im Gewebe

charakterisiert, kann iiber die Summe der Extinktionskoeffizient y; berechnet werden:

Ht = fbs + Ha- (2.2)

Fiir melanin- und hdamoglobinfreies biologisches Gewebe liegt der Streukoeffizient fiir nahinfraro-
te Wellenldngen in der Regel mindestens eine GréBenordnung iiber dem Absorptionskoeffizienten.

Mabhlstedt et al. haben beide Koeffizienten fiir gesundes und pathologisches Stimmlippengewebe in
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einem Wellenlidngenbereich von 400-2200 nm gemessen [MahO1]. Abbildung 2.6 zeigt den Verlauf
des Streu- und Absorptionskoeffizienten in Anhidngigkeit von der Wellenldnge. Allerdings handelt es
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ABBILDUNG 2.6.: Streu- (links) und Absorptionskoeffizient (rechts) in Abhingigkeit von der Wel-

lenldnge fiir verschiedene Stimmlippengewebe (nach [MahO1]).

sich hier um eine Pilotstudie, bei der fiir jeden Gewebezustand lediglich eine Probe untersucht wurde,
so dass die Werte aufgrund der grofen systematischen Fehler von 10-20 % nur bedingt aussagekraftig
sind. Jedoch zeigen die Graphen fiir alle Proben einen dhnlichen Verlauf, der typisch fiir biologisches
Gewebe ist. Zudem konnten sie den Anisotropiefaktor g bestimmen, der als Mittelwert des Cosinus

des Streuwinkels einen Hinweis auf die Winkelverteilung des gestreuten Lichtes gibt (Abb. 2.7). Fiir
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ABBILDUNG 2.7.: Anisotropiefaktor (links) und optische Eindringtiefe (rechts) in Abhéngigkeit von
der Wellenlédnge fiir verschiedene Stimmlippengewebe (nach [MahO1]).

g>0 dominiert die Vorwirtsstreuung, fiir g<0 die Riickstreuung, fiir g=0 handelt es sich um isotrope
Streuung. Fiir Stimmlippengewebe dominiert mit Werten von g=0,9-0,95 die Vorwirtsstreuung. Mit
dem Anisotropiefaktor g lisst sich der reduzierte Strukoeffizient p=us(1 — g) angeben. Die mitt-
lere freie Weglinge [, also die mittlere Wegstrecke, die ein Photon zuriicklegt, bis es gestreut oder

absorbiert wird, kann durch
L= (s + pta) ™ (2.3)

berechnet werden [NieO7]. Fiir die OCT ist die optische Eindringtiefe § eine wichtige Kenngrofe.
Erklédrt man die Lichtabschwichung mit dem Lambert-Beerschen Gesetz, das streng genommen nur

bei dominierender Absorption gilt (u,>> "), ist die einfallende Lichtintensitit bei 0 auf 1/e abgefallen
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Gewebe A Ihs la g n | Referenz
[nm] | [mm~!] | [mm™]
Stimmlippenepithel 532 14 0,7 0,90 | 1,55 | [FVO08]
(normal) | 1064 7 0,05 0,91 | 1,55 | [FVO08]
Lamina propria 532 14 0,7 0,90 | 1,37 | [FVO08]
(oberfldchlich) | 1064 7 0,05 0,91 | 1,37 | [FVO08]
(Stimmband) | 532 22 0,7 0,90 | 1,37 | [MahO1, FV08§]
1064 15 0,05 0,91 | 1,37 | [MahO1, FV08§]
1300 12 0,12 0,93 [MahO1]
M. vocalis 532 19 1,0 0,90 | 1,37 | [MahO1, FV08§]
1064 16 0,04 0,92 | 1,37 | [MahO1, FV08§]
1300 12 0,12 0,95 [MahO1]
Epithel Mund (normal) | 850 27 [Cla04]
(Dysplasie) | 850 39 [Cla04]
(Karzinom) | 850 60 [Cla04]

TABELLE 2.2.: Optische Eigenschaften verschiedener Gewebearten in Kehlkopf und Mundhohle.

[NieO7]. ¢ steht in direktem Zusammenhang mit [ und wird durch

1
=y ——— 2.4
Spta(ps + fta) .

in mm~! angegeben [Jac98]. Fiir Stimmlippengewebe liegt die optische Eindringtiefe bei typischen
OCT-Wellenldngen im Bereich von 2-3 mm (siche Abbildung 2.7) und ist damit ausreichend fiir die

Darstellung der Stimmlippenschleimhaut.

In Tabelle 2.2 sind nocheinmal alle bekannten optischen Eigenschaften von Stimmlippengewebe auf-
gefithrt. Zum Vergleich sind auBerdem Werte fiir das Plattenepithel im Mundraum gezeigt, an denen

die Zunahme des Streukoeffizienten mit steigender Malignitét verdeutlicht wird [Cla04].



3. Grundlagen der OCT

Die OCT beruht auf dem Prinzip der WeiBlichtinterferometrie, das die Interferenz von breitbandi-
gem, kurzkohirentem Licht fiir die beriihrungslose Messung axialer Distanzen ausnutzt. Licht, das
aus dem Gewebe zuriickgestreut bzw. zuriickreflektiert wird, wird mit Licht aus einer Verzdgerungs-
strecke, dem Referenzarm, korreliert und in der Laufzeit vergleichen. Interferenz tritt nur auf, wenn
sich die Linge beider Interferometerarme um nicht mehr als die Kohédrenzlidnge der Lichtquelle von-
einander unterscheiden. Je kiirzer die Kohédrenzlinge, also je breiter das Spektrum der Lichtquelle
ist, desto besser ist die axiale Auflosung. Genau dieses Prinzip zeichnet die OCT gegeniiber ande-
ren mikroskopischen Verfahren aus: die axiale Auflosung ist von der lateralen Auflosung entkoppelt
und somit nicht durch die numerische Apertur der fokussierenden Optik beschrinkt. Typische Auf-
l6sungen liegen im Bereich von 1-15 um bei Eindringtiefen von 1-3 mm, je nach Wellenldnge und
Bandbreite der Lichtquelle. OCT-Systeme konnen mit kostengiinstigen ASE-Lichtquellen (amplified
spontanous emission) wie Superlumineszenzdioden (SLD) betrieben werden, ohne dass zwangslaufig

Femtosekundenlaser bendtigt werden, um die grofle spektrale Bandbreite zu erreichen [Fuj08].

In diesem Kapitel werden die Grundlagen der Interferenz mit kurzkohdrentem Licht behandelt, die
fiir das Verstidndnis der Entstehung von OCT-Bildern notwendig sind. Dabei wird auf die speziellen
Eigenschaften der verschiedenen OCT-Messmethoden (Time Domain OCT und Frequency Domain
OCT) eingegangen und die Unterschiede hinsichtlich Bildentstehung, Bildqualitit und Leistungs-

merkmalen dargestellt.

3.1. Kurzkohirente Interferometrie

Die einfachste Erkldrung des grundlegenden Funktionsprinzips der OCT ist mit Hilfe des Michelson-
Interferometers moglich (siehe Abbildung 3.1) [Iza08]. Eine breitbandige, polychromatische Licht-
quelle beleuchtet das Interferometer mit ebenen Wellen der Form Fj=s(k,w)e**~Y) wobei s(k,w)
die Amplitude des elektrischen Feldes als Funktion der Wellenzahl k=27 /A und der Kreisfrequenz
w=2mv darstellt, die den rdumlichen und zeitlichen Frequenzen jeder spektralen Komponente des
Feldes entsprechen. Ein Strahlteiler, der als achromatisch angenommen wird, teilt die Wellen glei-
chermaflen in Proben- und Referenzwelle auf. Im Referenzarm wird die Referenzwelle von einem
Spiegel mit der Reflektivitit Rp=|r R|2 zuriickgeworfen, der im Abstand zp vom Strahlteiler aufge-

stellt ist. Die Probenreflektivitit rp(zp) ist dagegen abhingig von den Eigenschaften der Probe an
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Lichtquelle > Probe
i IR
/ Zp2
Strahlteiler 1,(2p)

o=l 5

Detektor

ABBILDUNG 3.1.: Michelson-Interferometer fiir die kurzkohirente Interferometrie (nach [1za08]).

verschiedenen Positionen zp entlang der Ausbreitungsrichtung. In Realitit ist der Verlauf des Re-
flektivitédtsprofils kontinuierlich, der Anschaulichkeit halber werden jedoch eine Reihe von diskreten
Reflexionen der Form rp=Y,, rp,d(zp — 2p,, ) angenommen. Die r p,, entsprechen den Reflexionko-
effizienten bezogen auf das elektrische Feld im jeweiligen Abstand zp,, vom Strahlteiler. Bezogen

auf die Intensitit werden sie durch Rp,,=|r pn\z angegeben.

Die Probenwelle hat nach Durchlaufen des Probenarms die Form

Ep=—=[rp(zp) ® P = == S rp,e?hrn, (3.1

V2 V2

das heif3it die einfallende ebene Welle wird mit den Reflexionskoeffizienten gefaltet (®). Der Faktor
2 in der e-Funktion entsteht durch den doppelten Durchlauf des Probenarms. Die Referenzwelle hat
eine dhnliche Form:

Ep = —Lrpei?kar, (3.2)

Nach Passieren des Strahlteilers wird entsprechend der Superposition beider Wellen am Detektor eine

Intensitéit /p gemessen:

ID(k,w) =

NI NI

(1Er+ Ep*) = £ (|(Br + Ep) (Er + Ep)")
( S(\]?;)TRei(kaR_Wt) n 8(\]?;) %:Tpnei(kaPn—wt)

Per Definition entspricht die Intensitét der zeitlichen Mittelung der senkrecht zur Oberfldche stehen-

2> 3.3)

den Komponente des Poynting-Vektors S=F x H iiber die Belichtungszeit des Detektors, reprisentiert
durch die Klammern () [Mes08]. Fiir ebene Wellen liegt der elektrische Feldstirkevektor E parallel
zum Wellenvektor, so dass gilt: 1 E(S )=%
Brechungsindex des Ausbreitungsmediums n [Bre06]. p entspricht der spektralen Empfindlichkeit

eon? (EQ), mit der elektrischen Feldkonstante ¢y und dem

des Detektors.



3.1. KURZKOHARENTE INTERFEROMETRIE 23

Durch Auflésen des Betragsquadrates in (3.3) entfallen die von der Kreisfrequenz w abhéngigen Ter-

me und nach Anwendung der eulerschen Identitét ergibt sich folgende Gleichung fiir die gemessene

Intensitit:
Ip(k) = Z [S(k)[Rp + Rp1 + Rpa + ... + Rpn]] DC-Terme
+ g [S(k‘) ; \/WCOS [2k(zR - an)]] Kreuzkorrelationsterme (3.4)
+ g [S (k) n;n \/WCOS [2k(zpn — 2 pm)]] Autokorrelationsterme

Hier wurde S (k:):(|3(k,w)|2> substituiert, das dem Leistungsdichtespektrum der Lichtquelle ent-
spricht. Der Einfachheit halber wird ein gau3férmiges Spektrum angenommen, das viele Lichtquel-
len, die in der OCT verwendet werden, ndherungsweise gut beschreibt. Nach dem Wiener-Chintchin-
Theorem sind das normierte Leistungsdichtespektrum Sy und die zeitliche Kohdrenzfunktion der

Lichtquelle (=) iiber die Fouriertransformation miteinander verkiipft:

_2AK2 FT 1 _[M]Q
= <> S k = Ak .
’Y(Z) € ( ) Ak\/7_1'6

kg ist die Zentralwellenzahl und Ak die spektrale Bandbreite der Lichtquelle, angegeben als halbe

(3.5)

Breite bei 1/e. Die volle Halbwertsbreite (FWHM) der Kohérenzfunktion wird Kohdrenzlidnge /. ge-
nannt. Sie ist ein gutes MaB fiir die Punktspreizfunktion (engl. point spread function), also die axiale
Auflosung eines OCT-Systems (siehe Kapitel 3.2). Gleichung (3.5) verdeutlicht, dass die Kohérenz-
lange bei steigender Bandbreite A%k immer schmaler wird und sich somit das axiale Auflosungsver-

mogen verbessert.

Die drei Terme des Photostroms haben unterschiedliche Bedeutungen. Die DC-Terme in (3.4) ent-
sprechen einem Offset, dessen Amplitude proportional der Summe der Referenzarm- und Proben-
armreflektivitidten und mit dem Leistungsdichtespektrum der Lichtquelle skaliert ist. Sie machen den
grofiten Teil des Photostroms aus. Der Kreuzkorrelationsterm ist fiir jeden Probenreflektor r p,, abhén-
gig von der Wellenzahl des Lichtquellenspektrums und der jeweiligen Weglangendifferenz zp—zpy,.
Dieser Term ist der entscheidene Informationstréger fiir die OCT-Bildgebung. Interferenzen zwischen
einzelnen Probenreflektoren, dargestellt durch die Autokorrelationsterme, tauchen als Artefakte im

OCT-Signal auf.

3.1.1. Time Domain OCT

Bei der TDOCT wird der Endspiegel im Referenzarm mechanisch verfahren und dadurch zp zeit-
lich variiert. An einer einzelnen Photodiode im Detektorarm wird somit fiir jede Spiegelposition ein
Photostrom erzeugt, der abhiingig von der jeweiligen Probenreflektivitét rp,, ist. Dabei konnen nur
die Anteile interferieren, deren optischer Wegunterschied innerhalb der Breite der Kohédrenzfunktion

der Lichtquelle liegt. Bei der Messung der Interferenzintensitdt wird das Leistungsdichtespektrum
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der Lichtquelle am Photodetektor iiber alle Wellenzahlen integriert So=[S(k)dk, so dass folgendes

Signal resultiert:

iD(ZR) = fz) [S(k‘) [RR +Rp1+ Rpo + ... + an]] DC-Anteil
(3.6)
+ g So > \/RRane_(zR_ZP”)QAkQCos [2ko(zr — 2Pn) ] Interferenzsignal

Das Resultat entspricht der Faltung des Reflektivitdtsprofils der Probe mit der Kohédrenzfunktion der
Lichtquelle v(zg - an)=e‘(ZR‘ZP")2Ak2 (siche Abbildung 3.2). In Anlehnung an die Ultraschall-
bildgebung wird das Resultat A-Scan (amplitude mode scan) genannt. Durch Aneinanderreihung
mehrerer A-Scans mittels eines geeigneten lateralen Scanverfahrens ist moglich, zwei- oder dreidi-

mensionale Querschnittbilder der Probe zu erzeugen.

ro(z;)
f I =
0 Zlm Z*Pz z,
—s
DEs E A | I Rz Re,
Anteil 1 ""””’WWMMWWW«W\ oot ——
0 z z > Zg

P1 P2

ABBILDUNG 3.2.: Enstehung eines A-Scans (unten) in der TDOCT durch Faltung des Reflekti-
vitdtsprofils der Probe (oben) mit der Kohédrenzfunktion der Lichtquelle (nach [I1za08]). I. gibt die

Kohirenzlidnge an.

Fiir die hochempfindliche Detektion der Signale wird in der TDOCT das heterodyne Messverfahren
angewendet. Hierbei wird das eigentliche Interferenzsignal mit einer Trigerwelle moduliert, um das
Signal in einem bestimmten Frequenzband zu filtern und somit niederfrequente Rauschanteile und
den DC-Anteil unterdriicken zu konnen. Durch eine konstante Bewegung des Referenzarmspiegels
mit der Geschwindigkeit vr wird entsprechend des Doppler-Effektes im Referenzarm eine Frequenz
vp erzeugt, die gegeniiber der Frequenz der Probenlichtes vp leicht verschoben ist. Um die resultie-
rende Schwebungsfrequenz bzw. Heterodynfrequenz

2uR

Ao

wird mit einem Bandpass gefiltert. Fiir eine effektive Filterung kommt es vor allem auf die geeignete

Vg =VUp—Vp = 3.7

Wahl des Bandpassfilters an, da zum einen Rauschanteile effektiv unterdriickt, gleichzeitg aber auch
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alle spektralen Komponenten der Lichtquelle detektiert werden sollen. Durch eine anschlieBende

Tiefpassfilterung wird die Einhiillende des Interferenzsignal gemessen.

3.1.2. Frequency Domain OCT

In der Frequency Domain OCT (FDOCT), oft auch Fourier Domain OCT genannt, gibt es zwei
Verfahren, die die Interferenzsignale zwar unterschiedlich detektieren aber gleichermafien spektral
auswerten: die spektrometerbasierte FDOCT und die Swept Source OCT. Bei beiden Methoden ist
die Referenzarmlinge konstant, ein mechanisches Bewegen des Referenzarmspiegels ist nicht no-
tig. Ein A-Scan entsteht durch die Auswertung der wellenzahlabhiingigen Kreuzkorrelationsterme in

Gleichung (3.4).

Spektrometerbasierte FDOCT

Die spektrometerbasierte FDOCT wird oft auch Spectral Domain OCT genannt und wird im Folgen-
den als SDOCT abgekiirzt. Hier wird wie in der TDOCT eine breitbandige Lichtquelle eingesetzt, zur
parallelen Detektion der Interferenzsignale jedoch ein Spektrometer verwendet. Ein Transmissions-
oder Reflexionsgitter spaltet das Licht nach den einzelnen spektralen Komponenten Ip (k) auf, die

mit einer Zeilenkamera parallel aufgenommen werden.

Das Reflektivitdtsprofil der Probe, also ein A-Scan, kann durch die inverse Fouriertransformation al-
ler spektralen Anteile Ip (k) des Photostroms berechnet werden. Die Fouriertransformation verkniipft
die Faltung zweier Funktionen im Ortsraum mit der Multiplikation der Fouriertransformierten dieser
Funktionen im Frequenzraum: x(z)@y(z)<F—T> X (k)Y (k). Wird zusitzlich %[(5(2 +20)+0(z = 20) ] Tk
cos(kzy) beriicksichtigt, resultiert aus der inversen Fouriertransformation von Gleichung (3.4) die

ortsabhiingige Intensitit ip(2):

in(2) = FT™ {Ip(k)}

= g [’y(z) [RRJ"RPI +Rp2+...+RPn:|] DC-Terme
+ 'jz) [fy(z) ® > VRrRpnd(z+2(z2p - an))] Kreuzkorrelationsterme (3.8)
n g [7(2) ® > VRpuRpmd(z+2(zr - an))] Autokorrelationsterme

n+Em

Durch Ausfiihren der Faltung wird die Kohérenzfunktion v(z) entsprechend [ f(z)d(x - X)=f(X)
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in die Summe gezogen, so dass das Resultat schlielich folgende Form hat:

ip(z) = g [v(2) [Rr+ Rp1+ Rpa + ... + Rpy]] DC-Terme
+ g Z VRrRpn [V[2(2r — 2Pn)] + v [-2(2R — 2Pn)]] Kreuzkorrelationsterme
+ g Z VRprnRpm [V[2(2Pn — 2Pm) | + Y [-2(2Pn — 2Pm)]]  Autokorrelationsterme

n

H

m

(3.9)

In Abbildung 3.3 ist dieses Resultat grafisch dargestellt. Die einzelnen diskreten Reflektivititen an

ro(z,) |
1. 11 .
O ZR ZP1 ZP2
iy(2)
DC-Anteil

komplex konjugierte
Artefakte

A a,

2(zgzsy) -2(2xZ,)

Kreuzkorrelationsterme

o

2(zyzg,) 2(zz-zZg,)

ABBILDUNG 3.3.: Entstehung eines A-Scans (unten) in der FDOCT durch Faltung des Reflektivi-
tatsprofils der Probe (oben) mit der Kohirenzfunktion der Lichtquelle (nach[1za08]).

den Stellen zp,, werden wie auch in der TDOCT mit der Kohirenzfunktion -y(z) gefaltet. Die Null-
position des Reflektivititsprofils befindet sich an der Position des Endspiegels zgo=2p, die einzelnen
Reflektivititen liegen gespiegelt bei der doppelten Armléngendifferenz 2(zr-zg,) und —2(z2r—2sn)
von der Nullposition entfernt. Diese Spiegelung des Reflektivitétsprofils an der Nullposition wird
konjugiert komplexes Artefakt genannt. Das vom Detektor gemessene Interferenzsignal (3.9) repri-
sentiert lediglich den Realteil des eigentlich komplexen Signals. Dieses Artefakt wirkt sich nur dann
aus, wenn die Probe von einer Seite iiber die Referenzposition hinaus bewegt wird, da sie dann an die-
ser gepiegelt wieder im OCT-Bild erscheint. Durch Signalverarbeitung allein kann es nicht beseitigt
werden. Es gibt verschiedene Ansitze, durch Detektion des Imaginérteils des komplexen Interferenz-
signals dieses Problem zu umgehen [Wo0j02, Sar05]. Dazu wird ein um 7/2 verschobenes Interfe-
rogramm aufgenommen und mit dem Realteil kombiniert. Gleichzeitig konnen auf diese Weise die

storenden Autokorrelationsterme entfernt und der Darstellungsbereich verdoppelt werden.

Swept Source OCT

Als Lichtquellen werden fiir die Swept Source OCT, auch OFDI (Optical Frequency Domain Ima-

ging) genannt, verschiedene schnell durchstimmbare Laser verwendet, die im zeitlichen Verlauf ein
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breites Spektrum erzeugen [Chi97, Oh05, Hub06b]. Vorteil gegeniiber der SDOCT ist, dass die spek-
tralen Komponenten Ip (k) mit einer einzelnen schnellen Photodiode nacheinander gemessen werden
konnen. Das verringert den Aufwand bei der Verwendung lingerer Wellenldngen, bei denen Sili-
ziumdetektoren keine ausreichend hohe spektrale Empfindlichkeit besitzen und Zeilenkameras aus

alternativen Materialien wie Indium-Gallium-Arsenit (InGaAs) sehr kostenintensiv sind.

Die Interferenzsignale werden analog zu den Gleichungen (3.8) und (3.9) ausgewertet, d.h. ein A-
Scan entsteht in gleicher Weise wie bei SDOCT. Die einzelnen wellenzahlabhédngigen Kreuzkorre-
lationsterme werden lediglich zeitlich nacheinander detektiert und anschlieend gleichzeitig fourier-

transformiert.

3.1.3. Axiale Auflosung und Dispersion

Wie bereits beschrieben, ist das Leistungsdichtespektrum S (k) der Lichtquelle iiber die Fouriertrans-
formation mit ihrer Kohdrenzfunktion ~y(z) verkniipft (siche Gleichung (3.5)). Ihre volle Halbwerts-
breite (FWHM), die Kohirenzlidnge [., kann als axiale Auflosung Az definiert werden. /. kann in
Abhingigkeit von der Bandbreite der Lichtquelle Ak oder AX angegeben werden
Az=1.= 2\212_2:21%22_(2;\’

wenn \g=27/ko und Ak=—= AA beriicksichtigt wird [Iza08]. A\ ist als FWHM des Wellenléngen-

Vin2 A3
spektrums definiert, A% entspricht der halben Breite des Wellenzahlspektrums bei 1/e.

(3.10)

Gleichung (3.10) gilt streng genommen nur fiir die Ausbreitung im Vakuum, im Medium verbes-
sert sich Az um das Verhiltnis der Brechzahlen des Vakuums und des Mediums %zﬁ Die
umgekehrte Proportionalitit der Auflésung zur Breite des Spektrums fiihrt dazu, dass immer breite-
re Lichtquellen in der OCT verwendet und zum Teil speziell fiir diesen Einsatz entwickelt werden
(sieche Abbildung 3.4). Besonders hohe Auflésungen werden mit fs-Lasern erreicht, die Pulse mit
einer Dauer von wenigen Femtosekunden erzeugen und somit eine sehr groe Bandbreite liefern.
Die bisher hochste axiale Auflosung von etwa 1 pm wurde von Drexler et al. mit einem Ti:Sa-Laser
gezeigt [Dre99a]. Die Breite des Spektrums betrug in diesem Fall etwa 260 nm. Aber nicht nur im
Wellenlidngenbreich der Ti:Sa um 800 nm, sondern auch um 1000 nm konnte zum Beispiel mit ei-
nem modengekoppelten Nd:Glass-Laser in Kombination mit einer nichtlinearen Yb-Faser eine sehr
hohe Auflosung von 3,5 um erreicht werden [Bou03]. Bei diesen Wellenlédngen wird der Forderung
nach groferen Eindringtiefen in biologisches Gewebe Rechnung getragen. Fiir viele medizinische
OCT-Anwendungen sind aber noch groflere Wellenldngen interessant, mit zunehmender Zentralwel-
lenldnge nimmt jedoch auch die Kohérenzlidnge bei gleicher spektraler Bandbreite proportional /\(2)
zu. Im Wellenldngenbereich um 1300 nm miissten die Lichtquellen im Vergleich zu 800 nm eine etwa
2,5-fach groBere Bandbreite besitzen, um die gleiche Kohérenzldnge zu erreichen (siehe Gleichung
(3.4)). Tabelle 3.1 zeigt typische Bandbreiten und axiale Auflosungen, die mit SLDs verschiedener

Wellenlidngenbereiche erreicht werden. Durchstimmbare Laser fiir die SSOCT haben in der Regel
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ABBILDUNG 3.4.: Kohirenzldnge in Abhéngigkeit von der spektralen Bandbreite fiir drei typische
OCT-Wellenldngen. Eingezeichnet sind verschiedene Lichtquellen aktueller OCT-Systeme.

Zentralwellenldnge [nm] | Bandbreite [mm] | axiale Auflésung [um]
780-870 50-60 5-6
920-1060 100 4-5
1280-1320 60-70 10-12
Multiplexing [Ko04] >150 3,5

TABELLE 3.1.: Typische Bandbreiten und axiale Auflésungen fiir SLDs verschiedener Wellenlidn-
genbereiche [ShiO8].

Bandbreiten von 100—-130 nm und liefern je nach Wellenldngenbereich Auflésungen von 6-13 um.

Aufgrund der groBen spektralen Bandbreiten der Lichtquellen hat die chromatische Dispersion in den
Interferometerarmen einen erheblichen Einfluss auf die axiale Auflésung. Innerhalb von dispersivem

Material breiten sich die Wellenpakete mit der Gruppengeschwindigkeit vg:%, wobei der Gruppen-

brechungsindex n, eine Funktion der Wellenldnge A ist:

dny,

= A=A .
ng =np(A) I\

3.11)

ny bezeichnet den jeweiligen Phasenbrechungsindex der einzelnen Komponenten des Wellenpaketes
entsprechend der Phasengeschwindigkeit vp:%. Die Phasenbrechungsindizes dispersiver Materiali-
en konnen zum Beispiel durch die Sellmeier-Gleichung genihert werden [Bor99]:
2 BiX2 BoA? B3\’

1 .
R YGRS UGS CGA

(3.12)

Bi23 und (123 sind empirisch ermittelte materialabhiingige Konstanten, die den Glaskatalogen
der Hersteller entnommen werden konnen. Da die einzelnen Komponenten des Wellenpaketes auf-

grund des wellenldngenabhiingigen Phasenbrechungsindexes mit unterschiedlicher Geschwindigkeit
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propagieren, lduft das Wellenpaket zeitlich auseinander, es kommt also zur Dispersion der Gruppen-
geschwindigkeit (engl. group velocity dispersion, GVD). Ist die GVD in Proben- und Referenzarm
unterschiedlich groB, kommt es zu einer Verbreiterung der Kreuzkorrelationsterme in (3.6) bzw. (3.9)

und somit zur Verschlechterung der axialen Auflosung.

Als MaB fiir die chromatische Dispersion wird hdufig der aus der Telekommunikation adaptierte
Dispersionsparameter D) verwendet
_ldng A d2n}U

D -
AT AN ¢ dX2

5 (3.13)

Lm angegeben wird. Fiir eine geometrische Dicke d eines dispersiven Materials, das sich in

der in
nmk
einem der beiden Interferometerarme befindet, kann die durch chromatische Dispersion verbreiterte

Auflosung unter Vernachldssigung von Dispersion hoherer Ordnungen durch

Azp =+\/Az2 + (¢ Dy ANd)? (3.14)

abgeschitzt werden [Lan02]. Durch eine sorgfiltige Dispersionsanpassung zum Beispiel durch Ein-
bringen dispersiver Substrate in den jeweils anderen Interferometerarm oder numerischer Korrektu-
ren im Rahmen der Signalverarbeitung kann die axiale Auflosung auf die Kohdrenzlinge minimiert

werden [Gon06, Fer(08].

3.2. Systemparameter und Einflussfaktoren der Bildqualit:it

Fiir die Darstellung von Strukturen innerhalb von stark streuenden Proben wie zum Beispiel Stimmlip-
pengewebe ist eine moglichst groe Eindringtiefe von Interesse. Da in der OCT nicht absolute Pho-
tonenzahlen gemessen werden und die Eindringtiefe daher nicht direkt iiber das Verhalten einzelner
Photonen bestimmt wird, kann die Eindringtiefe auch anschaulich iiber den Kontrast als Funktion der
Tiefe betrachtet werden [Liu07]. Dieser ist vor allem durch den Dynamikumfang, Mehrfachstreuung
und die Auflosung beeinflusst. Der Kontrast ist im Allgemeinen als

K = Imaz = Imin (3.15)

Lnaz + Imin

definiert, I,,q; und I,,,;, sind die maximale bzw. minimale Helligkeit im OCT-Bild. Im Folgenden
werden verschiedene Faktoren vorgestellt, die einen entscheidenen Einfluss auf die Dynamik und

somit auf den Bildkontrast haben.

3.2.1. Empfindlichkeit, Dynamik und Signal-zu-Rausch-Verhiiltnis

In der Literatur finden sich teils wiederspriichliche Definitionen, die die Begriffe Empfindlichkeit,
Dynamik und Signal-Rausch-Verhiltnis oftmals als Synomyme verwenden oder gar vertauschen.
Aufgrund der uneinheitlichen Definitionen herrscht oft Verwirrung bei der Einschétzung der Leis-
tungsfihigkeit der OCT-Systeme und erschwert die Vergleichbarkeit [Rol99, Lei03, Cho03, Boe03,
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Liu07, Sp608]. Um vor allem die verschiedenen Messmethoden miteinander vergleichen zu konnen,

sollen die Begriffe hier kurz definiert werden.

Die Empfindlichkeit oder Sensitivitit (engl. sensitivity) S ist der Kehrwert des kleinsten, gerade noch
vom Rauschen unterscheidbaren Signals. Sie gibt also den Faktor an, um den sich die entsprechende
Reflektivitit der Probe von der eines idealen Reflektors (R=1) unterscheidet (S=1/Rp,»). Die Dy-
namik bzw. der Dynamikumfang (engl. dynamic range) wird dagegen als maximal mogliches Signal
im Verhiltnis zum Rauschpegel definiert. Sie kann auch als das Verhéltnis der minimalen und maxi-
malen Reflektivititen der Probe, die gleichzeitig detektiert werden konnen, verstanden werden. Sie
ist im Wesentlichen durch die Dynamik der Detektionselektronik und des Analog-Digital-Wandlers,
in der SDOCT zudem durch die full-well capacity des Sensors begrenzt. In der OCT-Bildgebung ist
vor allem der Dynamikumfang der endgiiltigen digitalisierten Bilder von Interesse, daher soll er im
Rahmen dieser Arbeit auch auf diese Weise definiert sein. In der Praxis kann kein OCT-System einen
Dynamikumfang im Bereich der Sensitivitit erreichen. Dies ist jedoch nicht nétig, da typische Reflek-
tivitdten von Gewebe mindestens vier Grolenordnungen unter der eines idealen Reflektors liegen. In
der Regel ist ein Dynamikumfang im Bereich von 40-60 dB fiir stark streuende Proben ausreichend.
Das Signal-Rausch-Verhiltnis (engl. signal-to-noise ratio, SNR) gibt das Verhéltnis der tiber die
Belichtungszeit des Detektors gemittelte tatséchliche Signalleistung iic zur Summe der Varianzen
012 der einzelnen Rauschbeitrige an:

(%)
Yoi
Das SNR betrachtet in allen Féllen das analoge Signal vor der Digitalisierung. Empfindlichkeit, Dy-

SNR =

(3.16)

namik und SNR werden jeweils in dB angegeben, wobei im Rahmen dieser Arbeit die Definition
dB=10 109% verwendet wird [Liu07]. Pg;gnq und Preysen sind jeweils die elektrischen Leis-
tungswerte.

Die einzelnen Messmethoden der OCT sind aufgrund ihrer jeweiligen Detektionsverfahren unter-
schiedlich stark von den verschiedenen Rauschbeitrigen betroffen. Die heterodyne Detektion in
der TDOCT bietet mehrere Mdoglichkeiten der Rauschunterdriickung. Durch die Bandpassfilterung
konnen stérende Beitrige im unteren Frequenzbereich wie das 1/f-Rauschen, das thermische Rau-
schen des Detektors und der DC-Anteil des Interferometersignals entfernt werden. In den FDOCT-
Verfahren ist dies nicht moglich, da die spektrale Auswertung der Interferometersignale einer Tief-
passfilterung entspricht. In der TDOCT und der SSOCT kann die sogenannte balanced detection
Methode angewendet werden, mit der phasengleiche Rauschbeitrige wie das Intensitédtsrauschen, das
Schwebungsrauschen und auch das Rauschen durch mechanische Vibrationen in den Interferometer-
armen entfernt werden kénnen [Pod00, Che07]. Dazu wird das Interferometersignal im Detektorarm
durch einen 50 : 50-Strahlteiler aufgeteilt und von zwei gleichen Photodioden detektiert. Durch die
Reflektion am Strahlteiler entsteht ein Phasensprung von 7, so dass die beiden Signale nun gegenpha-
sig sind. Werden nun beide Photostrome subtrahiert, fallen gleichphasige Anteile weg. In der SDOCT

dagegen betrifft das Intensitédtsrauschen der Lichtquelle einen gesamten A-Scan, da die Signale aus
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unterschiedlichen Tiefen der Probe simultan detektiert werden und sich daher kohirent iiberlagern
konnen. Das Rauschsignal tibertréigt sich somit auf alle Signalanteile gleichermaBen. Da eine balan-
ced detection in diesem Fall nicht mdglich ist, wird die Dynamik bzw. das Signal-Rausch-Verhiltnis

hier durch das Intensitdtsrauschen vermindert.

Durch die zeitliche Integration bei der Detektion mit einem CCD (charge-coupled device) in der
SDOCT kann die Verschlechterung des SNR durch die vorgenannten Rauschbeitrage zum Teil kom-
pensiert werden. Der Effekt ist dabei proportional zur Integrationszeit des CCD. Im Vergleich zur
TDOCT oder SSOCT kann die Empfindlichkeit bzw. das SNR um den Faktor \/m gesteigert wer-
den, wenn fiir alle Verfahren die gleiche Dauer eines A-Scans bei gleicher Scantiefe angenommen
wird. m steht fiir die Anzahl der ausgeleuchteten Pixel des CCD. Es gilt jedoch zu beachten, dass
bei ldngeren Integrationszeiten Bewegungen der Probe Artefakte hervorrufen und die Signalqualitit

wiederum verschlechtern kénnen (siehe Kapitel 4.3).

Mit durchstimmbaren Lasern fiir die SSOCT kann eine wesentlich hhere Gesamtintensitit iiber die
gesamte spektrale Bandbreite erzeugt werden als mit breitbandigen Lichtquellen wie SLDs, so dass
hier das SNR gegeniiber der SDOCT verbessert werden werden kann. Da das Interferometersignal
in der TDOCT jeweils iliber alle Frequenzkomponenten gemittelt wird, ergibt sich hier kein Nachteil

durch die Verwendung von SLDs.

Bei der Analog-Digital-Wandlung wird das Interferometersignal in 2" diskrete Quantisierungsstu-
fen iibersetzt, wobei M fiir die Bittiefe des AD-Wandlers steht. Bei linearer Quantisierung wie sie
aufgrund der Fourier-Transformation in den FDOCT-Methoden durchgefiihrt wird, kann die Dyna-
mik im Bild direkt iiber 10 log(2™) berechnet werden. Zum Beispiel ist die Dynamik mit einer fiir
FDOCT-Systeme typischen Bittiefe von 12 bit auf 36 dB beschrénkt. In der TDOCT dagegen wird
das Interferometersignal vor der Digitalisierung logarithmisch demoduliert, so dass auf diese Weise
theoretisch eine Dynamik bis zu 80 dB moglich ist. Insgesamt kann mit TDOCT also trotz gerin-
ger Empfindlichkeit und SNR eine grofere Dynamik erreicht werden als mit den FDOCT-Methoden
[Liu07, Zhe08]. Dies resultiert fiir stark streuendes Gewebe in kontrastreicheren OCT-Bildern.

3.2.2. Speckle

Speckle entstehen allgemein durch die Interferenz von Wellen mit zufilligen Phasen. In der OCT
haben sie die Bedeutung einer zusitzlichen Rauschquelle, die sich in den Bildern als zufillige helle
und dunkle - je nach konstruktiver oder destruktiver Interfrenz - bemerkbar machen [Sch99]. Die
Interferenzen treten zwischen Paaren von verschiedenen Streuzentren der Probe zuriickreflektierter
Wellen auf, dessen optischer Abstand etwa einem Vielfachen von A\/2 der Lichtquelle entspricht. Da-
bei miissen diese Paare immer innerhalb des Kohdrenzvolumens liegen, um ein Speckle zu erzeugen.
Das heifit der Abstand der Streuzentren muss kleiner als die Kohdrenzlidnge der Lichtquelle sein.

Anschaulich wird an jedem Streuzentrum, an dem die einfallenden Photonen getreut werden, jeweils
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die Form der Wellenfront der einfallenden Gesamtwelle verdndert, so dass Regionen mit konstrukti-
ver und destruktiver Interferenz entstehen. Die zufilligen Veridnderungen entstehen vor allem durch
Mehrfachriickstreuung, aber auch durch Mehrfachvorwirtsstreuung des einfallenden Lichtes. Die zu-
filligen Interferenzen iiberlagern das eigentliche informationstragende Interferenzsignal, dass durch
Einfachriickstreuung erzeugt wird. Um eine Einfachriickstreuung aus tieferen Gewebeschichten zu
erhalten, miisste aber das einfallende Licht immer durch hoher liegende Schichten propagieren, ohne
dort gestreut zu werden. Fiir stark streuende Proben ist dies jedoch nicht der Fall, so dass in den
OCT-Aufnahmen immer Speckle auftreten. Sie miissen also als storendes Rauschen betrachtet wer-
den, das den Bildkontrast und die Auflosung verringert und somit zum Beispiel die Unterscheidung
von Schichtgrenzen erschwert. Zusétzlich zu den optischen Eigenschaften des Gewebes in Form von
GroBe und Verteilung der Streuzentren wird die Entstehung der Speckle durch die Kohirenzldnge der
Lichtquelle, die Apertur des Detektors und Wellenfrontaberrationen durch die Optiken im Probenarm

beeinflusst.

Zahlreiche Methoden wurden entwickelt, um Speckle zu unterdiicken und so den Bildkontrast zu
steigern [Sch99]. Da die Specklemuster auf die statische Verteilung der Streuzentren im Gewebe zu-
riickzufiihren sind, konnen sie mit einer einfachen Mittelung mehrerer A-Scans unter gleichen Auf-
nahmebedingungen nicht entfernt werden. Werden mehrere A-Scans unter verschiedenen Bedingun-
gen augenommen, sind die Speckle jeweils unkorreliert. Durch eine Mittelung dieser verschiedenen

A-Scans ist ihre Entfernung moglich [Fer08].

Weitere Techniken werden meist erst im Rahmen der nachtréglichen Bildverarbeitung angewendet,
also nachdem die Interferenzsignale in Bilder umgewandelt wurden [Rog02]. Beliebte Methoden sind
die Medianfilterung, die Filterung mit Wiener-Filtern und die Wavelet-Analyse (siehe Kapitel 5.1).
Abbildung 3.5 zeigt beispielhaft die Unterdriickung von Speckle mit Hilfe eines Medianfilters mit

ABBILDUNG 3.5.: Unterdriickung von Speckle mit einem Medianfilter am Beispiel einer normalen
menschlichen Stimmlippe. Links: Originalaufnahme, Mitte: nach Filterung mit 3x3-Kernel, rechts:

nach Filterung mit 5x5-Kernel.

zwei unterschiedlichen Filterkerngroflen. Neben der Unterdriickung von Speckle bringen die Bild-
verarbeitungsmethoden aber immer einen Verlust der gewiinschten Bildinformation mit sich, da sich

Frequenzkomponenten der Speckle und der Bildstrukturen in der Regel iiberlagern. Ein nachtriigliche
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Entfernung der Speckle ist also nicht ohne Informationsverlust moglich.

3.2.3. Laterale Auflosung und Tiefenschiirfe

In der OCT ist die laterale Auflosung von der axialen Auflosung entkoppelt. Sie ist entweder durch
die laterale Samplingrate, also die Anzahl der Abtastpunkte pro Breite der Scanlinie, oder - falls die-
se geniigend grof ist - durch den Durchmesser des Strahls auf bzw. in der Probe gegeben. Sie wird
definiert als die volle Halbwertsbreite Ax gy der Amplitudenverteilung des fokussierten Proben-
strahls am Ort der Strahltaille z¢. Im Falle eines gut kollimierten GauBstrahls kann der Radius der
Strahltaille w; nach Durchgang durch die fokussierende Optik niiherungsweise iiber den Radius der
Eingangsstrahltaille wg, also den Strahlradius am Ort der Linse, und deren Brennweite f berechnet

werden:

A
wy = oS (3.17)
T Wo

Fiir eine gauBsche Amplitudenverteilung wird der Taillenradius im Fokus bei 1/e? der maximalen

Amplitude angegeben, so dass sich fiir die laterale Auflésung

A
AxFWHM:Q\/anwf:Q\/ln20—f (3.18)
T Wo
ergibt. Fiir kleine Fokussierungswinkel © kann wioztarll@ niherungsweise durch ﬁzsii@ ersetzt
werden, da dann tan ©~sin ©~0 gilt. Dann vereinfacht sich (3.18) zu
Az w2 VIn2 200,53 0 (3.19)
v TNA U NAT '

Die Tiefenschirfe ist in der OCT iiber den konfokalen Parameter b, also der doppelten Rayleighlinge
2
ZR= W;Uf definiert und steht somit in direktem Zusammenhang mit der lateralen Auflosung:

= % (3.20)

Nach Durchlaufen der Rayleighlinge zp ist der Strahlradius gerade um den Faktor /2 groBer als am
Ort der Strahltaille im Fokus zy. Aus (3.20) wird direkt ersichtlich, dass die Tiefenschirfe bei hohen
lateralen Auflosungen kleiner wird. Beispielsweise bei einer Auflosung von 20 um betrigt die Tie-
fenschirfe etwa 700 pm, bei einer sehr hohen Auflosung von 2 pm dagegen nur etwa 40 um. Hierbei
wurde jeweils eine Zentralwellenlinge von 1300 nm angenommen. Es muss also ein Kompromiss
zwischen Auflosung und Tiefenschirfe geschlossen werden. Um dieses Problem zu umgehen und
hohe Auflésungen bei gleichzeitig groBBer Tiefenschérfe zu realisieren, kann zum Beispiel der Fo-
kus aktiv nachgefiihrt werden [Sch97]. Eine weitere Moglichkeit wire die gleichzeitige Verwendung
mehrerer Strahlen (multi-beam OCT), deren Foki in unterschiedlichen Tiefen liegen, so dass sowohl

der Kontrast als auch die laterale Auflosung tiber einen grofen Bereich konstant bleibt [Stal0].
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3.2.4. Scangeschwindigkeit

Da in der TDOCT der Endspiegel im Referenzarm bewegt werden muss, um einen Tiefenscan aufzu-
fiihren, ist sie gegeniiber der FDOCT in der Geschwindigkeit limitiert. In den Anfingen der TDOCT
wurden hiufig Linearachsen zur Translation des Endspiegels im Referenzarm eingesetzt [Hua91].
Durch die hohe Beschleunigung ist dieses Verfahren mittels kompakter, kostengiinstiger Linarach-
sen auf nur wenige 100 Hz beschrinkt. Weitaus hohere Scangeschwindigkeiten bis zu 2,4 kHz kon-
nen dagegen zum Beispiel mit rotierenden Spiegeln oder Prismen erreicht werden [Rol02a]. Aber
hier wie auch bei der linearen Translation des Endspiegels besteht das Problem, das durch die Be-
schleunigung der Massen Vibrationen im Referenzarm enstehen, die das Signal-Rausch-Verhiltnis
beeintriichtigen konnen. Mit einem piezogetriebenen Faserstretcher dagegen wird zur Anderung der
Referenzarmlinge lediglich eine aufgewickelte Faser gedehnt, so dass mechanische Vibrationen ent-
fallen [Gel98, Tea96a] und Geschwindigkeiten im Bereich von 2 kHz bei einem Verstellweg von
3,5 mm moglich sind. Noch héhere A-Scan-Raten von bis zu 4 kHz sind durch Phasenmodulation der
einzelnen spektalen Komponenten mit Hilfe einer sogenannten fourier domain delay line moglich,

wie Rollins et al. zeigen konnten [Rol98].

Da der Referenzarmspiegel in der SDOCT fixiert ist, wird die A-Scan-Geschwindigkeit lediglich
durch die Ausleserate der CCD- bzw. CMOS-Zeile begrenzt. CCDs waren bisher aufgrund des ge-
ringeren Rauschens den CMOS-Sensoren iiberlegen. Sie haben jedoch grundsétzlich das Potential
schneller zu sein als CCD-Zeilen, da lichtempfindliche Pixel, Verstidrkerstufen und AD-Wandler di-
rekt in den Chip integriert und einzelne Pixel getrennt ausgelesen werden konnen. So liefert z.B. die
CMOS-Kamera Basler Sprint spL4096-140k eine Zeilenrate von 140 kHz bei einer Pixelzahl von
4096. Wird die Pixelzahl reduziert und die Integrationszeit verkleinert, sind entsprechend hohere A-
Scan-Raten moglich. Das bisher schnellste SDOCT-System mit einer Zeilenrate von 312,5kHz haben
Potsaid et al. vorgestellt [Pot08]. Mit der Reduzierung der Pixelzahl geht aber ein Signalabfall in der
Tiefe einher, so dass die Bildgebungstiefe verringert wird [HuO7]. Eine Verkiirzung der Integrati-
onszeit hat bei gleicher eingestrahlter Lichtleistung zudem einen Empfindlichkeitsverlust zur Folge,
da entsprechend weniger Photonen pro A-Scan detektiert werden. Wird die Integrationszeit dagegen
verldangert, wird das System anfillig gegeniiber Bewegungen im Probenarm (siche Kapitel 4.3). Es
muss bei der Wahl der Scangeschwindigkeit also immer ein Kompromiss zwischen Geschwindigkeit,

Emfindlichkeit und Bildgebungstiefe geschlossen werden.

In der SSOCT werden fiir die Detektion schnelle Photodioden verwendet, so dass die Scangeschwin-
digkeit nur von der Durchstimmgeschwindigkeit der Lichtquelle begrenzt ist. Kommerzielle Systeme
erreichen A-Scan-Raten von bis zu 50 kHz, wihrend in der Forschung bereits weit iiber 100 kHz
moglich sind. Dabei werden verschiedene Methoden verwendet, um die Wellenlidnge des Laser sehr
schnell durchzustimmen. Am vielversprechendsten hinsichtlich der Geschwindigkeit sind die von
Huber et al. speziell fiir die Anwendung in der OCT entwickelten Fourier Domain Mode-Locked

Laser (FDML), mit denen bereits A-Scan-Raten von bis zu 370 kHz demonstriert wurden [HubO6b,
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HubO6a].

Ein Nachteil der hohen Scanraten sind die groen Datenmengen. Werden beispielsweise 1024 Da-
tenpunkte mit 140 kHz bei einer Bittiefe von 12 bit verarbeitet, entsteht ein Datendurchsatz von tiber
200 MB/s. Die Aufbereitung der Daten fiir die Darstellung ist bei diesen Geschwindigkeiten mog-
lich, eine Speicherung aller Daten ist jedoch nicht sinnvoll [Pro09]. Die hohen A-Scan-Raten in
der FDOCT lassen also die Echtzeitdarstellung von Gewebevolumina in naher Zukunft fiir mog-
lich erscheinen. Mit 370 kHz ist beispielsweise die Aufnahme eine Volumens pro Sekunde mit etwa
600x600 A-Scans moglich. Wird die Zahl zum Beispiel auf 128x128 reduziert, konnen sogar iiber 20
Volumina pro Sekunde aufgenommen werden. So konnte moglicherweise bald eine hochauflésende,

dreidimensionale intraoperative Kontrolle mit OCT in Echtzeit Wirklichkeit werden [Lan(09].
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4. Entwicklung eines Laryngoskops mit

integrierter OCT-Bildgebung

In diesem Kapitel werden nach einer grundlegenden Einfiihrung in die Entwicklung eines OCT-
gestiitzten Endoskops die Rahmenbedingungen fiir eine kontaktfreie Untersuchung erldutert. An-
schlieBend werden die moglichen Bewegungen wihrend der Untersuchung theoretisch und experi-
mentell untersucht bevor die technische Umsetzung eingehend dargestellt wird. Abschliefend wird

die erfolgreich Erprobung des OCT-gestiitzten Laryngoskops am wachen Patienten demonstriert.

4.1. Einfiihrung in das Optikdesign

4.1.1. Einfiihrung in das Design starrer Endoskope

Das optische System eines starren Endoskops kann aufgrund der unterschiedlichen Funktionen in
verschiedene Subsysteme unterteilt werden, die zunéchst getrennt entwickelt und anschlieBend in
ein Gesamtsystem {iiberfithrt werden. Im Endoskoprohr befindet sich zum einen das Objektiv, das
die eigentlichen Abbildungseigenschaften wie Vergroflerung, Apertur und Grofle des Bildfeldes de-
finiert, und zum anderen ein in der Regel mehrstufiges Relaysystem, welches das Zwischenbild des
Objektivs mit Hilfe mehrerer 1:1-Abbildungen an das proximale Ende des Endoskopschaftes iiber-
trigt. Ein Okular erzeugt aus dem letzten realen Zwischenbild ein vergroBertes virtuelles Bild, das
vom Auge des Betrachters oder mit Hilfe einer Videokamera mit geeigneter Kameraoptik abgebil-
det werden kann. Der typische Abbildungsstrahlengang eines konventionellen starren Endoskops mit

Geradeausblick ist in Abbildung 4.1 dargestellt.

Das Objektiv erzeugt ein invertiertes Bild mit der GroBe y;, des Objektes der GroBe o, die VergroBe-
rung des Objektivs Moy = z—g ist also negativ. Endoskopobjektive sind meist bildseitig telezentrisch,
das heifit die Hauptstrahlen fiir alle Objektpunkte wie zum Beispiel ()g verlaufen im Bildraum parallel
zur optischen Achse und die Austrittspupille liegt im Unendlichen. So resultiert fiir unterschiedliche
Objektweiten jeweils die gleiche BildgroBe und -weite, so dass der Anschluss an das Relaysystem

garantiert werden kann.

Typischerweise sind Relaysysteme aus mehreren Stufen aufgebaut, um die Linge des Endoskoproh-

res zu iiberbriicken. Jede Relaystufe besteht aus einem Relayobjektiv, das das Zwischenbild mit einer

37
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ABBILDUNG 4.1.: Strahlengang eines starren Endoskops mit Geradeausblick mit den Subsystemen
Objektiv, Relaysystem und Okular (nach [Hop76]). Das Auge des Betrachters befindet sich in der
Austrittspupille des Okulars.

VergroBerung von Mp;=—1 abbildet, und einer oder mehreren Feldlinsen, die die Strahlen jeweils
in Richtung optischer Achse brechen und dadurch Vignettierung am Endoskoprohr verhindern. Die
einzelnen Stufen sollten moglichst objekt- und bildseitig telezentrisch sein, um den Anschluss weite-
rer Stufen problemlos zu ermdglichen. Relaysysteme konnen je nach Anwendungszweck sowohl aus
konventionellen sphirischen Optiken als auch Stablinsen oder Gradientenindexlinsen (GRIN-Linsen)
aufgebaut werden [Tom96]. Abbildung 4.2 zeigt jeweils eine Stufe der verschiedenen Relayklassen.

Systeme mit sphérischen Linsen haben gegeniiber den anderen Klassen eine geringere Bildfeldwdl-

v v . bl_\VJ \Glasstab / } Giassta |

Feldlinse Relay-Objektiv Feldlinse  Feldlinse Relay-Objektiv Feldlinse GRIN-Linse

ABBILDUNG 4.2.: Verschiedene symmetrische Relaysysteme mit jeweils einer Stufe (nach
[Tom96]). Links: konventionelles Relay mit sphérischen Linsen, Mitte: Stablinsensystem nach Hop-

kins, rechts: GRIN-Relay.

bung und erzeugen weniger Astigmatismus sowie sehr kleine Spots, leiden aber stirker unter Vignet-
tierung. Stablinensysteme benotigen weniger, GRIN-Relays sogar nur zwei Oberflichen. Das verrin-
gert zwar die Herstellungskosten und den Verlust durch Reflexion an den Oberflichen, reduziert aber
auch die Zahl der Freiheitsgrade fiir die Korrektur von Aberrationen. So sind die Abbildungsfehler

und damit die Spots meist grofler als bei konventionellen Systemen.

Die Anzahl der Relaystufen bestimmt die Orientierung des letzten Bildes. Bei einer ungeraden Stu-
fenzahl ist das letzte Zwischenbild, das anschlieBend vom Okular abgebildet wird, aufrecht und sei-
tenrichtig, bei einer geraden Anzahl dagegen auf dem Kopf stehend und seitenverkehrt. Fiir eine

korrekte Abbildung muss das Bild dann mit zum Beispiel mit Hilfe eines Abbe-Ko6nig-Prismas voll-
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standig umgekehrt, also um 180" gedreht werden [Mal04]. Denn das Okular erzeugt ein aufrechtes
und seitenrichtiges virtuelles Bild mit positiver VergroBBerung. Wird der Blickwinkel des Endoskops
durch ein Prisma oder Spiegel um einen definierten Winkel umgelenkt, entsteht ein invertiertes Bild,

das durch zum Beispiel durch ein Dove-Prima wieder aufgerichtet werden muss.

In der geometrischen Optik ist die optische Invariante oder Lagrange-Invariante H, ein hilfreiches
Maf3, mit dem ein optisches System ausgehend von verschiedenen Spezifikationen definiert werden
kann [Smi00]. Mit ihrer Hilfe konnen die einzelnen Subsysteme einander angepasst werden, denn ihr
Wert hat im Objektraum und in jedem Bildraum, also sowohl nach dem Objektiv als auch nach jeder
Relaystufe, denselben Wert:

H=nsinay=n"sinay'. 4.1)

n und n’ geben den Brechungsindex im Objekt- bzw. Bildraum an, o und o’ sind die objekt- und
bildseitigen Offnungswinkel und y und 3’ die Objekt- bzw. BildgroBe. Mit der Definition der nume-

rischen Apertur NA=n sin « ergibt sich
H=NAy=NA"Y. 4.2)

Mit Hilfe einfacher Gleichungen aus der paraxialen Optik kann die optische Invariante auf verschie-
denen Wegen berechnet werden und ist gleichzeitig Grundlage fiir die Berechnung der Kenndaten

des Systems. Mit den Beziehungen sin o = % und tan 3 = %, eingesetzt in (4.1), ergibt sich
H=nh tan (3, 4.3)

woriiber zum Beispiel der Radius der Eintrittpupille / oder der halbe Feldwinkel 3 berechnet werden

kann. L steht fiir die Objektweite.

4.1.2. Designaspekte fiir OCT-Applikatoren

Um die Probe mdglichst verzerrungsfrei darstellen zu konnen, sollte die Fokusebene im gesamten
Bereich des lateralen Scans flach sein. Dies kann durch einen telezentrischen Aufbau der Fokussie-
roptik erreicht werden, bei dem die Hauptstrahlen probenseitig parallel verlaufen [HuO5]. So lauft
das zuriickgestreute Licht den annidhernd gleichen optischen Weg zuriick und die Kopplungseffizi-
enz, also das Verhiltnis zwischen zuriickgestreutem und eingestrahltem Licht, wird maximal. Zudem
kann so die Vergroferung und somit die Spotgrofle im Fokus iiber den gesamten lateralen Scanbe-
reich konstant gehalten werden, da kaum Abberationen dritter Ordnung wie sphérische Aberration,
Koma, Astigmatismus, Bildfeldwolbung oder Verzeichnung entstehen. Wird der laterale Scan mit ei-
nem bzw. fiir einen dreidimensionalen Scan mit zwei Scanspiegeln durchgefiihrt, sollten diese oder

deren Bilder im Frontfokus der Fokussieroptik liegen, um Aberrationen zu vermeiden [HuOS].

Bei der Auswahl der Fokussieroptik sollte eine moglichst hohe und iiber den gesamten Scanbereich

gleichformige Koppeleffizienz angestrebt werden, die allerdings durch chromatische Aberrationen
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und Aberrationen dritter Ordnung beeintridchtigt werden kann. So werden zum Beispiel Achromate
eingesetzt, um Farbfehler zu minimieren, Asphéren hingegen reduzieren sphirische Aberrationen und

erzielen dadurch bessere Spotprofile.

Die Transmission der Optiken in Abhéngigkeit von der Wellenlédnge sollte moglichst iiber die ge-
samte Bandbreite des Lichtquellenspektrums konstant sein, um eine spektrale Filterung durch die
Optiken und damit einen Verlust von axialem Auflosungsvermogen zu verhindern. Eine Antireflex-
beschichtung muss also sehr sorgfiltig auf die Zentralwellenldnge und die Bandbreite der Lichtquelle

abgestimmt werden.

Der Anschluss eines OCT-Scanners an das eigentliche System geschieht in der Regel iiber eine op-
tische Faser. Das Licht wird zunédchst aus der Faser ausgekoppelt, durchlduft das gesamte optische
System des Applikators zweifach und wird anschliefend wieder in die Faser eingekoppelt. Bei der
Fokussierung des Lichts auf den Faserkern, der einen Durchmesser von nur wenigen pum hat, tritt in
einem realen System immer ein Intensitétsverlust auf, da der Fokusdurchmesser durch Aberrationen
vergroBert wird. Die Kollimationsoptik sollte also moglichst gut chromatisch und sphérisch korrigiert

sein. Hier empfiehlt sich ebenfalls die Verwendung achromatischer oder asphérischer Linsen.

4.1.3. Einfiihrung in die OCT-Endoskopie

In der OCT-Endoskopie sind je nach Anwendung verschiedene Scangeometrien moglich (siehe Ab-

bildung 4.3). In Endoskopen mit Geradeausblick ist ein aus der Ultraschallbildgebung bekannter
a ! l b‘ | c d

ABBILDUNG 4.3.: Verschiedene endoskopische Scangeometrien: Sektorscan in Geradeaus- (a) und

Seitenblick (b), linearer Scan (c¢) und umlaufender Rotationsscan (d) (nach [Zar08]).

Sektorscan iiblich, bei dem zum Beispiel eine optische Faser um einen bestimmten Winkel ausge-
lenkt wird. In Seitenblickanordnung kann neben dem Sektorscan auch ein linearer Scan durchgefiihrt
werden, bei dem durch Vor- und Zuriickziehen einer optischen Faser der Fokus auf der Probe linear
verschoben wird. Zudem kann in Endoskopen mit Seitenblick durch Rotation der Fokussieranord-
nung ein umlaufender Scan ermdglicht werden. Es sind aber auch Kombinationen mehrerer Konfigu-

rationen denkbar, um 3D-Scans zu erzeugen.

Die einzelnen Scangeometrien kdnnen jeweils durch verschiedene Scanverfahren realisiert werden.
Der Sektorscan in Geradeauskonfiguration kann entweder durch einen Scanmechnismus in der Spit-

ze, also distal, oder auBBerhalb des Endoskops (proximal) durchgefiihrt werden. Beispiele fiir distale
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Scanverfahren sind die Auslenkung einer optischen Faser durch elektromagnetische oder piezoelek-
trische Aktuatoren [Ser97, Bop97, Liu04] und das Scannen mittels eines oder zweier MEMS-Spiegel
[Pan01]. Proximal kénnen Galvanometer-Scanner eingesetzt werden, um den Strahl bereits vor einer
Relay- und Fokussieroptik zu scannen [Pan03], oder lineare Translationstische, die den Probenstrahl
auf einem Faserbiindel ablenken, das zusammen mit einer Fokussieroptik einen entsprechenden Scan

auf der Probe erzeugt [Xie05]. Die genannten Scanverfahren fiir Endoskope mit Geradeausblick sind

0 d
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ABBILDUNG 4.4.: Scanverfahren fiir OCT-Endoskope mit Geradeausblick: distale Auslenkung einer

in Abbildung 4.4 gezeigt.
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Faser (a,b) [Ser97, Bop97], proximaler Scan auf einem Faserbiindel (c) [Xie05], proximaler Galva-

nometerscanner (d) [Pan01] und distaler MEMS-Scanner (e) [Pan03].

Auch bei den Endoskopen mit Seitenblick (Abb. 4.3b-d) ist der Scanmechanismus sowohl distal als
auch proximal implementierbar. In der Regel wird hier ein Innenrohr, in das die Abbildungs- und
Umlenkungsoptik integriert ist, gegeniiber eines transparenten Hiillrohres rotiert oder vorschoben. In
Abbildung 4.5a,b sind proximale Mechanismen fiir die entsprechenden Bewegungen dargestellt. Eine
Drehbewegung kann zum Beispiel iiber die Verbindung mit einer Motorwelle [Tea96b], eine Trans-
lation durch die Ubersetzung der Winkelbewegung eines Galvos in eine lineare Bewegung erzeugt
werden [Bou99]. In Abbildung 4.5c¢ ist eine distale Spitze dargestellt, die mit beiden beschriebenen
Scanverfahren - auch im Kombination - genutzt werden kann [Tea96b]. Durch die Integration eines
an einen Mikromotor adaptierten Scanspiegels oder eines oder meherer MEMS-Spiegel in die En-
doskopspitze ist ein distales Scannen von kleinen Winkeln bis zu vollstindigen Rotationen moglich

[Her0O4, Tra04].

OCT-Endoskope, die im Kontaktverfahren eingesetzt werden, haben in der Regel einen festen Ar-
beitsabstand. Der Fokus liegt meist einige 100 um unterhalb der Gewebeoberfliche, um ein moglichst
gutes Streusignal aus tieferen Regionen der Probe zu erhalten. Bei Applikatoren, die kontaktfrei ver-
wendet werden, ist die Positionierung des Fokus dagegen wesentlich kritischer. Zum einen muss der
Arbeitsabstand bei moglichen Bewegungen des Endoskops oder des Patienten dynamisch nachgere-

gelt werden, zum anderen muss der Arbeitsabstand auf die jeweilige Lage des zu untersuchenden
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ABBILDUNG 4.5.: Distale und proximale Scanverfahren fiir OCT-Endoskope mit Seitenblick.

Organs, die wie am Kehlkopf um einige Zentimeter variieren kann, angepasst werden. So kann zum
Beispiel die Verschiebung einer Fokussierlinse am proximalen Ende durch das Relaysystem und das
Endoskopobjektiv, je nach gewihlter Vergrofierung, linear oder nichlinear iibertragen werden und so
die Fokuslage verdndern. Xie konnte mit einer GRIN-Linse, auf deren Endfliche ein kollimierter
Strahl fokussiert wurde, eine Anderung des Arbeitsabstandes von bis zu 7,5 mm durch Verschieben
der Fokussieroptik erzeugen (siehe Abbildung 4.6) [Xie06]. Hat die GRIN-Linse fiir die Wellenldnge
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ABBILDUNG 4.6.: Lineare Fokussierung durch proximale Verschiebung des Fokus auf der Endfldche
einer GRIN-Relaylinse (nach [Xie06]).

des OCT-Systems eine Linge von exakt einem Pitch, kann sie als ideales Relay betrachtet werden
und die VergroBerung betriigt -1 [Tom96]. Die Anderung des Arbeitsabstandes ds verhilt sich also
linear gegeniiber der Verschiebung der Fokussieroptik —d;. Wird die Liange der GRIN-Linse geédn-
dert, kann sie nicht mehr als Relay betrachtet werden. Das Verhiltnis von ds zu —d; ist dann nicht
mehr -1, die Ubersetzung wird entsprechend nichtlinear. In diesem Aufbau wurde die gesamte Ein-
heit aus Faser, Kollimator, Scanner und Fokussieroptik relativ zur GRIN-Linse verfahren, somit war
die Probenarmlénge im Fall eines idealen Relays fiir jeden Arbeitsabstand konstant und es war keine
zusitzliche Anpassung der Armlingen notwendig. Die lineare Ubersetzung ist aber je nach NA der

Fokussierungsoptik auf einen bestimmten Bereich limitiert.

Eine weitere Moglichkeit, die Fokuslage zu verindern, besteht in der dynamischen Anderung der
Brennweite der Fokussierungsoptik. Dies kann zum Beispiel durch fliissigkeitsgefiillte Polymerlinsen
realisiert werden, die je nach Druck den Kriimmungsradius einer der Linsenoberflichen und somit

die Brennweite dndern kann [Div05, Alj08, Mee08]. Allerdings muss bei einer Integration in ein
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OCT-Endoskop eine zusitzliche Einrichtung zur Druckinderung, zum Beispiel eine an eine Pumpe
angeschlossene Wasserleitung, beriicksichtigt werden. Zudem haben fliissigkeitsgefiillte Linsen in

der Regel sehr kleine Aperturen von <2 mm und eine geringe Transparenz.

4.2. Anforderungen an das Laryngoskop

Bei der Entwicklung eines Laryngoskops mit kollinearer Strahlfiihrung fiir OCT- und Videobildbild-
gebung muss das Optiksystem fiir zwei verschiedene Funktionen und Wellenldngenbereiche ausge-
legt und optimiert werden. Zudem stellen die bei einer kontaktfreien Untersuchung unvermeidlichen
Bewegungen hohe Anforderungen an das zu integrierende OCT-System. Das Laryngoskop darf nur
wenig Platz im Rachenraum des Patienten beanspruchen, um die Beweglichkeit bei der Untersuchung
zu erhalten und die Akzeptanz der Methode zu gewihrleisten. SchlieBlich stellt auch der variable Ar-
beitsabstand zwischen 40 und 100 mm, bedingt durch die unterschiedliche Anatomie der Patienten,

eine weitere Herausforderung an das Endoskopdesign.

Allgemeine Anforderungen

Die Untersuchung mit einem OCT-gestiitzten Laryngoskop sollte moglichst der fiir niedergelassene
HNO-Artzte gewohnten Situation entsprechen. Das bedeutet, dass das Instrument leicht in die Pra-
xis zu integrieren sein muss, indem es nur geringen zusétzlichen Platz bedarf und zudem leicht zu
bedienen ist. Der untersuchende Arzt muss sich bei der Anwendung der OCT jedoch dahingehend
umstellen, dass nicht wie bisher ein groBer Tiefenschérfebereich zur Verfiigung steht, sondern nur
ein sehr kleiner Bereich von wenigen Millimetern abgebildet wird. So muss der Arbeitsabstand, also
der Abstand von der Endoskopspitze bis zu den Stimmlippen, zunichst auf die jeweilige Position des
Kehlkopfes im Rachen eingestellt werden und wéhrend der Untersuchung aufgrund der verschiede-
nen auftretenden Bewegungen moglichst schnell dynamisch angepasst werden. Denn schon bei Be-
wegungsamplituden von wenigen Millimetern kénnten die darzustellenden Stimmlippen auferhalb
des Tiefenscanbereichs der OCT von ebenfalls nur wenigen Millimetern liegen. Um dem Arzt also
die erfolgreiche Aufnahme von OCT-Bildern zu erleichtern, sind einige Hilfestellungen sinnvoll. So
kann die Tiefenschirfe des Videostrahlengangs gegeniiber konventionellen Laryngoskopen verklei-
nert werden und mittels einer synchronen Fokussierung von OCT-und Videostrahl der Arbeitsabstand
fiir die OCT unter Sichtkontrolle korrekt eingestellt werden. Sind ndmlich die Stimmlippen im Vi-
deobild scharf abgebildet, sind sie gleichzeitig auch im Tiefenscanbereich der OCT zu sehen. Fiir
eine exakte Positionierung des OCT-Bildausschnitts auf dem zu untersuchenden Gewebeareal und
die spétere Zuordnung der OCT-Bilder muss der laterale Scanbereich mit Hilfe eines Pilotstrahls im

Videobild visualisiert werden.

Um das gewohnte Handling fiir den Arzt zu erhalten und die Akzeptanz der Methode bei den Patien-
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ten zu gewdhrleisten, sollten in etwa die Dimensionen konventieller Lupenlaryngoskope eingehalten
werden. Beim AuBlendurchmesser des Endoskoprohres muss dabei ein sinnvoller Kompromiss ge-
schlossen werden. Ein kleinerer Durchmesser kann zwar die Beweglichkeit des Laryngoskops im
Rachen des Patienten erh6hen, verringert jedoch die aufgrund des groflen Arbeitsabstandes ohnehin
schon kleine numerische Apertur. Um eine akzeptable laterale Auflésung von mindestens 20 um fiir
die OCT-Bildgebung zu erreichen, ist ein Durchmesser der letzten fokussierenden Optik von mindes-
tens 6 mm erforderlich. Fiir die Halterung der Optiken innerhalb des Rohres und die Fithrung von
Lichtleitfasern, die der Beleuchtung des Kehlkopfes dienen, wird weiterer Platz benétigt. Der Ge-
samtdurchmesser betrdgt dann etwa 10 mm, entspricht also etwa dem Durchmesser konventioneller
Lupenlaryngoskope. Daher konnen fiir den Aufbau eines OCT-gestiitzten Laryngoskops konventio-
nelle Lupenlaryngoskoprohre verwendet werden, ohne dass eine spezielle Neuentwicklung erforder-

lich ist.

Der Blickwinkel des Laryngoskops ist hier von groerer Bedeutung als in der konventionellen Lu-
penlaryngoskopie, da die Intensitit des zuriickgestreuten Lichts und somit der Kontrast der OCT-
Aufnahmen abfillt, sobald der Einfallswinkel vom idealen senkrechten Einfall abweicht (siche Ab-

bildung 4.7). Bei konventionellen Laryngoskopen ist eine Blickrichtung von 70° oder 90" iiblich, je

ABBILDUNG 4.7.: Kontrast in Abhingigkeit von verschiedenen Einfallswinkeln am Beispiel einer

Schweinestimmlippe, aufgenommen mit TDOCT bei konstantem Arbeitsabstand (NA=0,04).

nach Untersuchungstechnik des Arztes. Zum Beispiel durch austauschbare Endoskopspitzen, in die
verschiedene Umlenkspiegel oder -prismen integriert sind, konnte der Umlenkwinkel je nach Bedarf
angepasst werden. Diese Spitzen miissen gegeniiber dem Atem und dem Speichel der Patienten dicht

abgeschlossen sein, um die Optiken vor dauerhaften Feuchtigkeitsriickstanden zu schiitzen.

Die Untersuchung der Stimmlippen mit OCT ist wegen des auf wenige Millimeter beschrinkten
lateralen Scanbereichs und dem Signalverlust bei nicht senkrechtem Lichteinfall am besten bei ge-
schlosser Stimmritze moglich. Ist die Stimmritze ndmlich wihrend der Untersuchung geoffnet, muss
das Laryngoskop um einen bestimmten Winkel um die Achse des Endosoprohres gedreht werden, um
den Scan auf der jeweiligen Stimmlippe positionieren zu konnen. Die Stimmritze kann allerdings nur
bei Phonation geschlossen werden (siehe Abbildung 4.8), so dass wihrend der OCT-Untersuchung
immer auch Vibrationen der Stimmlippen auftreten. Diese Bewegungen fiihren zu Artefakten, die
die Qualitit und die Interpretierbarkeit der Bilder erheblich beeintrichtigen konnen. In Abschnitt
4.3 werden daher die Bewegungsartefakte der verschiedenen OCT-Methoden untersucht, um auf der

Basis dieser Ergebnisse die geeignete Methode auszuwéhlen.
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ABBILDUNG 4.8.: Stellung der Stimmlippen bei Atmung (links) und Phonation (rechts) [SchO5b].

Anforderungen an das optische System

Da die beiden Strahlengénge fiir Video- und OCT-Bildgebung durch dasselbe optische System ge-
fiihrt werden, besteht eine grole Herausforderung darin, die Abbildungsqualitét des Systems fiir bei-
de Strahlengédnge zu optimieren. Wihrend sich der Wellenlingenbereich fiir die Videobildgebung
iber das gesamte sichtbare Licht (VIS) erstreckt, arbeiten die OCT-Systeme typischerweise im Na-
hinfraroten (NIR). Eine Antireflexbeschichtung der Optiken muss also beide Wellenlingebereiche

ausreichend abdecken.

Beide Strahlengénge miissen nach Durchlaufen des Endoskops durch einen dichroitischen Strahlteiler
getrennt werden, um eine synchrone OCT- und Videoabbildung durchfiihren zu konnen. In einem der
beiden Arme befindet sich eine Videokamera mit angepasster Abbildungsoptik zur Korrektur von
Aberrationen, im zweiten Arm befindet sich Ein- bzw. Auskopplung des OCT-Strahlengangs in Form

einer optischen Faser, die mit dem OCT-System verbunden ist.

Der Tiefenschirfebereich sollte etwa dem Tiefenscanbereich der OCT entsprechen, damit die Bild-
gebungstiefe so grof ist, dass keine dynamische Fokusnachfiihrung wihrend eines axialen Scans

notwendig ist. Auerdem ist das System dann unempfindlicher gegeniiber axialen Bewegungen.

Anforderungen an das OCT-System

Die Wahl der geeigneten OCT-Messmethode hingt von mehreren Faktoren ab. Zum einen sollte das
OCT-System zweidimensionale Querschnittsbilder moglichst in Videorate aufnehmen und darstel-
len, zum anderen aber auch trotz der zahlreichen Bewegungen moglichst artefaktfreie, kontrastreiche

Bilder liefern.

Aufgrund der grolen Bewegungsamplituden durch die Kopfbewegungen des Patienten und den Tre-
mor des untersuchenden Arztes sollte der Tiefenscanbereich méglichst grof3 sein, um die Stimmlip-
pen im Bild verfolgen zu kénnen. Um aber eine ausreichend hohe Bildrate zu erreichen, darf der

Tiefenscanbereich jedoch auch nicht zu grof3 sein.

Beziiglich der optischen Eindringtiefe fiir Stimmlippengewebe ist die Wahl der Zentralwellenlinge
des OCT-Systems unkritisch. So ist diese fiir den Bereich von 800—1300 nm grofer als 2 mm mit ei-

nem Maximum bei etwa 1100 nm [Mah01], was fiir die Darstellung des Stimmlippenepithels und der
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Bindegewebsstrukturen, die bis zu einer Tiefe von etwa 2 mm erstrecken, ausreichend ist (siehe Ka-
pitel 2.3). Fiir die Detektion von Kehlkopfkrebs oder Prikanzerosen ist sogar nur der erste Millimeter

relevant (siehe Kapitel 5).

Die axiale Auflosung des OCT-Systems sollte mindestens 10um innerhalb des Gewebes betragen, um
die Schichtstrukturen mit moglichst hoher Genauigkeit voneinander abgrenzen zu konnen. Gerade bei
gesunden Stimmlippen oder Zysten kann das Epithel zum Teil sehr diinn sein, in einigen Fillen sogar

<50 pm.

Anforderungen an den mechanischen Aufbau

Um dem untersuchenden Arzt die Verwendung des OCT-gestiitzten Laryngoskops zu erleichtern,
muss der Aufbau moglichst ergonomisch gestaltet sein. So miissen die einzelnen Komponenten wie
das Endoskoprohr, der laterale Scanmechanismus, die Videokamera und Kameraoptik, sowie der
Strahlteiler und die Komponenten zur OCT-Einkopplung in ein moglichst kompaktes und leichtes
Handstiick integriert werden, das sicher einhédndig gefiihrt werden kann. Der Arbeitsabstand sollte
mit der gleichen Hand, idealerweise mit nur einem Finger iiber einen Schalter oder Taster einstellbar
sein, um wihrend der Untersuchung keine zusitzliche Bewegung des Laryngoskops zu verursachen.
Zudem konnte dann die zweite Hand zur Stabilisierung des Endoskops genutzt werden. Alle elektri-
schen Leitungen, zum Beispiel fiir die Scannersteuerung oder die Videokamera, sowie die optische
Faser zum Anschluss eines OCT-Systems sollten zusammen an der Unterseite des Handstiicks abge-

fiihrt werden, um mogliche Storungen wihrend der Untersuchung zu vermeiden.

Die iiber den Schalter oder Taster gesteuerte Anpassung des Arbeitsabstandes sollte durch eine motor-
getriebene Linse proximal auBlerhalb des Endoskoprohres realisiert werden, deren Geschwindigkeit
je nach gewiinschter Prizision variabel einstellbar sein sollte. Da die Tiefenschirfe in etwa dem Tie-
fenscanbereich der OCT entspricht, ist lediglich eine Prézision im Bereich einiger 100 um gefordert.
Die Verschiebung einer Linse bzw. einer Linseneinheit hat im Falle einer vergroferten Abbildung
durch das Objektiv lediglich die Verdnderung der Fokuslage zur Folge, daher miissen dazu synchron
zusitzlich die Armlidngen des Interferometers aufeinander abgestimmt werden. Dies kann entweder

durch die Anderung der Referenzarmlinge oder der Probenarmliinge realisiert werden.

4.3. Einfluss von Bewegungungen auf die Qualitit von
OCT-Aufnahmen

Wihrend der kontaktfreien Untersuchung wacher Patienten mit einem OCT-gestiitzten Laryngoskop
konnen Bewegungen des Applikators durch den Tremor des Benutzers, Bewegungen des Patienten,
aber auch Schwingungen der Stimmlippen auftreten. Die Bewegungen der Stimmlippen sind bereits

in fritheren Studien untersucht worden (siehe Kapitel 2.2), die Auswirkungen des Tremors bei laryn-
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goskopischen Untersuchungen ist dagegen weitgehend unbekannt. Daher sollen zunédchst die Bewe-
gungen des Laryngoskops wihrend einer kontaktfreien Untersuchung analysiert werden. Anschlie-
Bend wird der Einfluss der Bewegungen auf die Qualitdt von OCT-Aufnahmen fiir die drei OCT-
Messmethoden TDOCT, SDOCT und SSOCT sowohl theoretisch behandelt als auch experimentell
in OCT-Aufnahmen von extrahierten Schweinestimmlippen dargestellt. Auf Basis dieser Ergebnisse
kann eine Beurteilung der Eignung der drei OCT-Verfahren fiir eine kontaktfreie Stimmlippenunter-

suchung erfolgen.

4.3.1. Einfluss des Tremors

Zur Abschitzung der Geschwindigkeiten bei der durch den Tremor des untersuchenden Arztes in-
duzierten Applikatorbewegungen wurde eine fixierte plane Papieroberflache mit einem Labormuster
des OCT-gestiitzten Laryngoskops aufgenommen. Hier wurde ein TDOCT-System mit einer Bildrate
von 8 Hz und einem Tiefenscanbereich von 3,55 mm einkoppelt. Abbildung 4.9 zeigt den Verlauf
der Oberflache in insgesamt 16 aufeinander folgenden OCT-Aufnahmen iiber eine Dauer von 2 s.

Hier wurde ein Ausschnitt einer Untersuchungphase gewihlt, wihrend der der Applikator moglichst

P UUREEEE -,
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ABBILDUNG 4.9.: Zeitlicher Verlauf einer fixierten Papieroberflache bei durch Tremor induzierten
Bewegungen aufgenommen mit einem TDOCT-System iiber eine Dauer von 2 s. Die Tiefenscanbe-

reich betrit 3,55 mm.

ruhig gehalten wurde, nachdem der Arbeitsabstand bereits korrekt eingestellt war. Aus der rechten
Bildhélfte lédsst sich eine Schwingungsfrequenz von etwa 1 Hz abschitzen, wenn man den Verlauf der
Oberfliche mit einem Sinus ndhert. Die Amplitude betriigt in diesem Bereich etwa 0,5 mm, so dass

die maximale Geschwindigkeit der axialen Bewegungskomponente ca. 3 mm/s betrigt.

4.3.2. Axiale Bewegungen

Axiale Bewegungen konnen beschrieben werden als Anderung des Abstandes zwischen Probe und
Detektor in Ausbreitungsrichtung wihrend der Dauer eines A-Scans T'4_gcq,. Bei der Analyse der
auftretenden Artefakte ist zu unterscheiden, ob sich der Applikator oder die Probe oder aber beide
gleichzeitig bewegen. Die Bewegungen des Applikators konnen nach Abschnitt 4.3.1 als eher zufillig
und klein gegeniiber den Stimmmlippenschwingungen betrachtet werden. Daher wird im Rahmen
dieser Untersuchung der Applikator der Einfachheit halber als stationdr mit fester z-Position und die

Probe als beweglich angenommen.
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Die axiale Bewegung der Stimmlippen wird niherungsweise als sinusformiger Verlauf mit Amplitu-

den bis A=0,5 mm und Frequenzen von f=120-240 Hz behandelt:

2(t) = zopp + Asin (27 f 1) . (4.4)

Fiir die Untersuchung der Bewegungsartefakte miissen zwei Arten von Proben betrachtet werden.
Eine einzelne infinitesimal diinne reflektierende Schicht, zum Beispiel ein Spiegel, hat nur an einer
axialen Position zp eine Reflektivitit Rp+0, die sich entsprechend (4.4) im Verlauf der Bewegung
dndert. Bei biologischen Proben dagegen miissen alle n Reflektivititen Rp, an den Positionen zp,
gleichzeitig beriicksichtigt werden. In diesem Abschnitt soll daher zundchst die Theorie fiir die drei
Messmethoden TDOCT, SDOCT und SSOCT anhand eines Spiegels erldutert werden, anschlie3end
werden Aufnahmen von bewegten extrahierten Schweinestimmlippen fiir die drei Messmethoden
vergleichend gegeniibergestellt. Die Parameter der dazu verwendeten OCT-Systeme sind in Tabelle

4.1 dargestellt.

TDOCT SDOCT SSOCT

Hersteller BioMedTech | Thorlabs HL | Thorlabs Inc.
Typenbezeichnung OCT1300 Ganymed OCS1300SS
Wellenldnge \g [nm] 1320 930 1325
spektrale Breite A\ [nm] 71,5 100 100
laterale Auflésung [um] 24 16 15
A-Scanrate [kHz] 2 20 16
T'A-Scan [us] 350 50 62,5

TABELLE 4.1.: Parameter der im Rahmen dieser Arbeit verwendeten kommerziell erhéltlichen OCT-

Systeme.

Sowohl der Spiegel als auch die biologischen Proben wurden auf einem Lautsprecher befestigt, der
mit Hilfe eines verstirkten Frequenzgeneratorsignals ausgelenkt wurde wurde. Dabei wurden die
Amplituden und Frequenzen in den oben genannten Bereichen varriiert. Die Messungen wurden mit
einem Laservibrometer (Polytec CL-V-2534) kalibriert, mit dem mittels Laser-Doppler-Interferometrie
Geschwindigkeiten mit einer Auflosung von 20 nm/s bzw. Schwingungsamplituden mit einer Genau-

igkeit von 2 nm bestimmt werden kdnnen.

Time Domain OCT (TDOCT)

Das Detektorsignal ist nach Gleichung (3.6) abhiéngig von der Differenz der Interferometerarmléangen

ZR — Zpy. Da der DC-Anteil jedoch unabhéngig von der Armlidngendifferenz ist, ist bei der Betrach-
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tung der Bewegungsartefakte nur der Interferenzterm

ip(zR, 2pn) o< g So Z \/RRane_(ZR_zP")2Ak2cos [2ko(zR — 2Pn) ] 4.5)

von Bedeutung.

Durch die axiale Bewegung treten zwei Artefakte auf, eine Abnahme des SNR und ein Fehler in der
Darstellung der axialen Position der Probe. Sowohl die konstante Bewegung des Referenzarmend-

spiegels als auch die periodische Schwingung der Probe

_ Rmaz ~ 20

VR = vp = Acos (2mft)2nf . (4.6)
TA—Scan
erzeugen jeweils eine Dopplerfrequenz, mit der die eigentliche Lichtfrequenz uoz)\—co moduliert wird:
VR=V0+I/DT=V0+2U—R R I/p=1/0+l/Dp=V0+2U—P . (4.7)
)\0 )\0

Die Triagerfrequenz des Interferenzsignals, die Heterodynfrequenz, berechnet sich durch die Diffe-
renz der Frequenzen in Referenz- und Probenarm [Fer03]

VR

I/HZI/R—VPZV0+2
Ao

(o +2§—P) . 4.8)
0

Bei ruhender Probe (vp=0) vereinfacht sich (4.8) zu UH=21/’\—1;. Das Interferenzsignal wird in der Regel
bei dieser Frequenz bandpassgefiltert, um Rauschen zu unterdriicken. Je schmaler dabei das Passband
des Filters ist, desto effektiver ist die Rauschunterdriickung. Ist vp#0, kann die Trigerfrequenz von
vy verschieden sein, im schlimmsten Fall sogar aulerhalb des Passbandes liegen. Folglich sinkt das
SNR bis zum vollstindigen Signalverlust. Die sich zeitlich dndernde Differenz der Trigerfrequenzen
bei ruhender und schwingender Probe kann durch

Avg(t) = _zvi—g’f) 4.9)

angegeben werden. Ein entsprechender Verlauf ist in Abbildung 4.10 beispielhaft fiir eine sinus-
formige Schwingung eines Spiegels mit einer Amplitude von A=0,5 mm und einer Frequenz von
f=200 Hz gezeigt. Der Verlauf ist mit der relativen axialen Position des Spiegels um einen Offset
2off Uberlagert, die durch Gleichung (4.4) berechnet wurde. Der Bildausschnitt entspricht 20 A-
Scans bei T'4_gcqn=350 us. In diesem Beispiel kann der Spiegel nur in der Nihe der Umkehrpunkte,
also bei entsprechend kleinen Geschwindigkeiten, dargestellt werden. In den {ibrigen Bereichen liegt
die Trigerfrequenz des Interferenzsignals auflerhalb des Passbandes und es kommt zum vollstindigen
Signalverlust. Abbildung 4.11 zeigt diesen Effekt anhand einer OCT-Aufnahme eines schwingenden
Silberspiegels mit einer Amplitude von A=0,4 mm und einer Frequenz von f=120 Hz. In einigen
A-Scans kommt es zum vollstidndigen Signalverlust und die Spiegelposition kann nicht mehr darge-
stellt werden. Um den Signalverlust zu vermeiden, miisste das Passband den gesamten Verlauf der
Frequenzinderung Avy abdecken. Das konnte einerseits durch eine Verkiirzung von 7'4_gcqy oder

durch eine Verbreiterung des Passbandes realisiert werden.
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ABBILDUNG 4.10.: Anderung der Heterodynfrequenz (rot) und ABBILDUNG 4.11.: TDOCT-
Position des Spiegels (schwarz) im zeitlichen Verlauf. Das Pass- Aufnahme eines schwingenden
band und die Positionen, an denen der Spiegel dargestellt werden  Silberspiegels mit einer Ampli-
kann, sind griin unterlegt. Das Passband hat hier eine Breite von tude von A=0,4 mm und einer

1 MHz. Frequenz von f=120 Hz.

Neben der Signalabnahme kommt es bei axialen Bewegungen zu einer fehlerhaften Positionsdarstel-

lung. Die Probe #ndert die Position wéahrend der Dauer eines A-Scans 1'4-g¢qn, UM
Azp =vp(t)-t—vp(ty)-to . (4.10)

Die tatsdchlich gemessene Position ergibt sich jedoch aus dem Interferenzsignal (siehe Gleichung
(4.5)). Es kann nur in dem Bereich Interferenz auftreten, in dem die Interferometerarmlédngen gleich
sind. Das Signal entsteht also nur dort, wo die Positionen von Referenzarm- und Probenarmspiegel
innerhalb der Kohidrenzlidnge gleich sind. Die Grofie dieses Bereiches, im Englischen oft coherence
gate genannt, ist abhéngig von der Geschwindigkeitsdifferenz in Referenz- und Probenarm. Da die
Geschwindigkeit des Referenzarmspiegels fiir Stimmlippenschwingungen in der Regel etwa mindes-
tens eine GroBenordnung hoher ist als die Probe, ist dieser Bereich jedoch sehr klein. Abbildung
4.12 zeigt dies beispielhaft fiir einen sinusformig bewegten Silberspiegel mit einer Amplitude von
A=0,5 mm und einer Frequenz von f=200 Hz. Der Referenzarmspiegel wird wihrend der Dauer ei-
nes A-Scans von T'4_g¢q, =350 us mit einer kontinuierlichen Geschwindigkeit von vg=10000 mm/s
iiber einen Bereich von z,,4,—20=3,5 mm bewegt. Das coherence gate ist in diesem Fall wesentlich
kleiner als die Positionsdnderung des Spiegels wihrend des A-Scans. Es liegt erkennbar nicht genau
bei Azp/2. Das verdeutlicht, dass die tatsichliche Position zp bei nicht synchronisierten Bewegun-
gen in Proben- und Referenzarm nur innerhalb von Azp bestimmt werden konnen. In der Nihe der
maximalen Geschwindigkeit der Probe vp,,,, kann diese nidherungsweise als konstant angesehen

werden, so dass der maximale Positionsfehler Azp,,,, fiir eine gegebene Schwingung durch

AZP,ma,x = |UP,mzzm| T'A-Scan 4.1D)
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ABBILDUNG 4.12.: Positionen von Referenzarmspiegel (schwarz) und Porbenspiegel (rot) im Ver-

lauf eines A-Scans. Die Breite der schwarzen Linie entspricht in etwa dem coherence gate.

berechnet werden kann. Abbildung 4.13 zeigt das Verhiltnis von maximalem Positionsfehler zu ma-

ximaler Geschwindigkeit, die die Probe bei gegebener Schwingung erreichen kann. Maximale Ge-

schwindigkeiten, zum Beispiel fiir Schwingungen mit einer Frequenz von f=240 Hz und einer Am-

plitude von A=0,5 mm, betragen etwa 750 mm/s, die exakte Position der Probe kann dann also nur

mit einer Unsicherheit von Azp 4, =375 pm bestimmt werden.
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ABBILDUNG 4.13.: Positionsfehler in Abhéngigkeit von der maximalen Geschwindigkeit sinusfor-

miger Bewegungen. Die eingezeichneten Beispiele entsprechen typischen menschlichen Stimmlip-

penschwingungen.
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Spektrometerbasierte FDOCT (SDOCT)

In der SDOCT ist eine Signalabnahme der entscheidende Effekt, der sich negativ auf Qualitiit der
OCT-Bilder auswirkt. Durch die Bewegung der Probe um Azp = vp(t) -t — vp(to) - to wihrend
der Dauer eines A-Scans T'4_gscqn, also wihrend der Integrationszeit der Detektorzeile, kommt es
im Kreuzkorrelationsterm des Interferenzsignals (vgl. Gleichung (3.4)) zu einer Verschiebung der
Phasen. Daraus resultiert ein Auswaschen der Interferenzintensitit, ein sogenannter fringe washout
und somit ein Signalabfall mit einem Faktor I', der sich durch Integration des Photostroms iiber
T'A-Scan €rgibt [Yun04]. Das SNR in Abhéngigkeit vom Weglidngenunterschied der Interferometer-

arme Az = zp — zp kann dann nidherungsweise durch

_ sin?(ko Az)

SNR(Az) = SNR(Az=0)-T mit T = YR I'=[0,1] 4.12)

angegeben werden, wenn Azp << 2p,q. — 20- Gleicht die Geschwindigkeit der Probe einem ganzzah-

ligen Vielfachen eines Viertels der Zentralwellenldnge pro Integrationszeit vp = n - TAO—M

- kommt

es aufgrund von destruktiver Interferenz zum vollstindigen Signalverlust. Die OCT-Aufnahme eines
mit 140 Hz oszillierenden Silberspiegels in Abbildung 4.14 belegt den Signalabfall bei hoheren Ge-

schwindigkeiten und zeigt die charakteristischen Fehlstellen im Signal. Der entsprechende Vergleich
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ABBILDUNG 4.14.: Vergleich zwischen theoretischer und experimenteller Analyse des SNR-
Verlustes in Relation zur Bewegung eines Silberspiegels mit f=140 Hz und A=48 um. Die Integrati-
onszeit betrug 50 ps. Links: SDOCT-Aufnahme des bewegten Spiegels mit 200 A-Scans.

zwischen theoretischen und experimentellen Werten zeigt eine gute Ubereinstimmung.
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Swept Source OCT (SSOCT)

Eine axiale Probenbewegung fiihrt in SSOCT-Systemen einerseits zu einem Skalierungsfehler bei
der Darstellung der Probenpostion und zu einer Verschlechterung der axialen Auflosung. Der durch-
stimmbare Laser erzeugt eine zeitlich variierende Frequenz, so dass die Interferenzsignale fiir die
einzelnen Frequenzkomponenten des Durchstimmbereiches Ak = ki —kq zeitlich nacheinander detek-
tiert werden. Dabei sei angenommen, dass die Wellenzahl linear durchgestimmt wird, k(t) = k:0+:AF—§t,
wobei ¢ sich iiber die Dauer einer Durchstimmperiode T erstreckt. :AF—;“ gibt die Durchstimmge-
schwingigkeit an. Durch die Probenwegung entsteht im Probenarm wie bei der TDOCT eine zu-
sitzliche geschwindigkeitsabhingige Dopplerfrequenz vp, mit der die Interferenzsignale moduliert
werden. Aus der Fouriertransformierten der Interferenzsignale der einzelnen Frequenzkomponenten
(vgl. Gleichung (3.9)) ergibt sich die Position der Probe im OCT-Bild nach Addition der tatsichli-
chen Position zr — zpg(t), also der Differenz der Interferometerarmlidngen, mit dem Fehler durch die

Dopplerverschiebung zp(t)
zr —zp(t) = zgr — zpo(t) + zp(t) . (4.13)

zp(t) kann nach [Yun04] durch

k‘(] o (52’0
t) = —Azp = —A 4.14
ZD( ) %—STS Zp 2In2 Ao zp ( )

berechnet werden. Azp = vp(t) -t — vp(tg) - to ist die Positionsidnderung wihrend eines A-Scans,

4in2

also wihrend Tg, dzg = =t
ﬁTsa

gibt die axiale Auflosung des Systems, wobei %—nga die FWHM

des Durchstimmbereiches in Wellenzahlen angibt. Typische Werte fiir o und 5)\%’ liegen bei 0,5 - 0,8
bzw. 4 - 12, so dass der Dopplerfehler das 5 - 22-fache der eigentlichen Positionsdnderung wihrend
eines A-Scans betragen kann. Aus Gleichung (4.14) wird deutlich, dass sich die Groe des Dopp-
lerfehler bei sinusformigen Bewegungen von A-Scan zu A-Scan dndert. Der maximale Fehler kann
also an den Orten hochster Geschwindigkeit bestimmt werden. Abbildung 4.15 zeigt die lineare Ab-
hingigkeit des Dopplerfehlers von der Geschwindigkeit der Probe fiir ein typisches SSOCT-System
mit 0= 0,71, 629p=15,9 pm, Ag=1325 nm und T5=62,5 ps. Abbildung 4.16 zeigt beispielhaft den Ver-
lauf einer Spiegeloszillation mit einer Frequenz von f=40 Hz und einer Amplitude von A=320 pm.
Hier ist der Positionsfehler erst durch den um einen A-Scan gegeneinander verschobenen doppel-
ten Verlauf zu erkennen, der durch das wechselnde Durchstimmen der Lichtquelle in Vorwirts- und

Riickwirtsrichtung entsteht. Die Dopplerfehler haben entsprechend entgegengesetzte Vorzeichen.

Die axiale Bewegung verursacht neben dem Positionsfehler eine Verbreiterung der axialen Auflo-
sung aufgrund eines geschwindigkeitsabhiangigen Phasenshifts im Interferenzsignal [YunO4]. Sie ist
proportional zum Positionsdnderung Azp wihrend eines A-Scans und der urspriinglichen axialen

Auflosung des Systems. Der Verbreiterungsfaktor kann durch

5z Az%
% = 1+402_528 (415)
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ABBILDUNG 4.15.: Abhingigkeit des Dopplerfehlers von der Geschwindigkeit fiir ein SSOCT-
System mit o= 0,71, d20=15,9 pm, A\o=1325 nm und 7s=62,5 ps. Die eingezeichneten Beispiele

entsprechen typischen menschlichen Stimmlippenschwingungen.

ABBILDUNG 4.16.: Darstellung des Dopplerfehlers in einer SSOCT-Aufnahme (3x3mm, 512 A-
Scans, Tg=62,5 us) bei sinusformiger Bewegung eines Silberspiegels mit f=40 Hz und A=320 pm.

Die weille Gerade gibt die eigentliche Spiegelposition an.
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berechnet werden. Abbildung 4.17 zeigt den Faktor in Abhiingigkeit von der momentanen Geschwin-

digkeit der Probe fiir 0=0,71 und T5=62,5 ps. Die gute Ubereinstimmung von theoretischen und
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ABBILDUNG 4.17.: Verbreiterung der axialen Auflésung in Abhéngigkeit von der Geschwingdigkeit
der Probe fiir ein SSOCT-System mit o= 0,71, §29=15,9 um, A\g=1325 nm und T5=62,5 ps.. Die

eingezeichneten Beispiele entsprechen typischen menschlichen Stimmlippenschwingungen.

experimentell bestimmten Werten ist in Abbildung 4.18 dargestellt. Fiir die Bewegung eines Silber-
spiegels mit f=100Hz und A=80um wurden hier zur Bestimmung der axialen Auflésung in mehreren

A-Scans eines OCT-Bildes die Intensitétsprofile ausgewertet.

Zur Untersuchung des Einflusses axialer Bewegungen auf die Qualitidt von OCT-Aufnahmen schwin-
gender Stimmlippen wurden extrahierte Schweinestimmlippen mit den drei verschiedenen OCT-
Systemen bei verschiedenen Geschwindigkeiten vermessen (siehe Abbildung 4.19). Hierbei ist zu
beriicksichtigen, dass fiir die verschiedenen Messmethoden unterschiedliche Proben verwendet wur-
den, so dass sich Gewebestrukturen unterscheiden. Zudem muss beriicksichtigt werden, dass auf-
grund der unterschiedlichen A-Scanraten der Systeme die Zahl der dargestellten Perioden bei gleicher
Frequenz verschieden ist. Die laterale Bewegungskomponente, die durch den jeweiligen Scanner zur
Erstellung der B-Scans erzeugt wird, hat aufgrund der geringen Geschwindigkeiten keinen sichtba-
ren Einfluss auf die Bildqualitét (siche Abschnitt 4.3.3). In den Aufnahmen der bewegten Proben sind
die vorab untersuchten Artefakte zum Teil deutlich zu erkennen. In den TDOCT-Aufnahmen hat der
SNR-Abfall erst bei hohen Geschwindigkeiten einen sichtbaren Einfluss, zudem wird die Abgren-
zung des Epithels von der Lamina propria bei hohen Geschwindigkeiten durch den Positionsfehler
erschwert bzw. unméglich. Die einzelnen Gewebeschichten schwingen zur selben Zeit mit unter-
schiedlich hohen Geschwindigkeiten, so dass es in den OCT-Bildern aufgrund der unterschiedlichen
Positionsfehler zu einer Uberlagerung der Strukturen kommt. In den FDOCT-Aufnahmen macht der
Signalverlust durch den Fringe Washout die Erkennbarkeit der Gewebestrukturen schon bei sehr klei-
nen Geschwindigkeiten unmdglich. Nur noch in der unmittelbaren Néihe der Umkehrpunkte ist ein

Signal vorhanden, so dass eine Abgrenzung des Epithels von darunterliegenden Schichten lediglich
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ABBILDUNG 4.18.: Vergleich zwischen theoretischer und experimenteller Analyse der Auflosungs-
verbreiterung in Relation zur Bewegung eines Silberspiegels mit f=110Hz und A=80 um. Die Dauer

eines Sweeps betrug 62,5 ps. Links: SSOCT-Aufnahme des bewegten Spiegels mit 256 A-Scans.

an diesen wenigen Stellen moglich ist. Bei der SSOCT beeintréachtigt der Dopplerfehler die Qualitét
der Aufnahmen entscheidend. Mit zunehmender Geschwindigkeit treten immer stirkere Uberlagerun-
gen der Gewebestrukturen auf, die in einer Unschiérfe resultieren. Bei sehr hohen Geschwindigkeiten
ist der Dopplerfehler so stark ausgeprigt, dass die dadurch entstandene Bildinformation filschlicher-
weise als Epithel interpretiert werden konnte (vgl. Abbildung 4.16). In allen Aufnahmen ist jedoch
die Amplitude und Frequenz der Grundschwingung eindeutig messbar, so dass alle Verfahren glei-

chermaf3en fiir eine Untersuchung von Stimmlippenschwingungen geeignet sind.

4.3.3. Transversale Bewegungen

Transversale Bewegungsartefakte treten auf, wenn sich Applikator und Probe wéhrend der Dauer
eines A-Scans T4 _gs.qn relativ zueinander entlang einer transversalen Koordinate, zum Beispiel in z-
Richtung, bewegen. Der Einfachheit halber werden Bewegungen wihrend eines A-Scans als gleich-

formig angenommen werden, so dass sich die Positionsinderung wihrend eines A-Scans aus
Ax = vy TaA-Sean) (4.16)

ergibt. Sie hat zur Folge, dass das laterale Strahlprofil breiter wird und somit effektiv eine groBere
Flache auf der Probe beleuchtet wird. Dementsprechend verbreitert sich die laterale Auslosung nach
[Yun04] um den Faktor

Wy Ax?

—_— = 1+0,5—2 N
wo wy

4.17)
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ABBILDUNG 4.19.: Vergleich der axialen Bewegungsartefakte bei TDOCT, SDOCT und SSOCT
anhand von extrahierten Schweinestimmlippen fiir verschiedene maximale Geschwindigkeiten der

induzierten Bewegung. Die BildgroBe betrigt jeweils 2x2 mm.
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was sich in OCT-Bildern als Unschirfe in transversaler Richtung auswirkt. Diese Betrachtung gilt
gleichermaflen fiir alle OCT-Messmethoden. Abbildung 4.20 zeigt die Verbreiterung der lateralen

Auflosung in Abhiingigkeit von der Geschwindigkeit fiir die drei hier verwendeten Systeme. Hieraus
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ABBILDUNG 4.20.: Verbreiterung der lateralen Auflésung in Abhéngigkeit von der Geschwindigkeit
fiir die drei hier verwendeten Systeme. Es wurde jeweils ein wp=15 pm angenommen. Die gestrichel-
ten Linien kennzeichnen die Geschwindigkeiten der Scanner und des Applikators bei der Stimmlip-

penuntersuchung.

wird ersichtlich, dass transversale Bewegungen durch die Scanner oder des Applikators jedoch nur
sehr geringe Verbreiterungen der lateralen Auflosung verursachen und in den OCT-Bildern kaum
wahrnehmbar sein werden. Durch die Bewegung des Scanners in der TDOCT beispielsweise verbrei-

tert sich die ohne Bewegung gemessenene Auflosung um lediglich 1 pm.

Neben der Verschlechterung des lateralen Auflosung haben transversale Bewegungen einen Abfall
des SNR zur Folge, der von den Streueigenschaften der untersuchten Probe abhéngt. Durch die Ver-
schiebung der Probe trigt ein einzelnes Streuzentrum nur fiir einen Bruchteil von T4_gc.q, zZum
Streusignal bei, so dass das resultierende Signal entsprechend kleiner ist. Fiir eine Probe mit einer
zufilligen Verteilung von Streuzentren trigt zwar eine hohere Anzahl Streuzentren zum Signal bei,
jedoch mit verminderten Amplituden und zufilligen Phasen [WalO8]. Nimmt man an, dass sich die
Streusignale verschiedener Streuzentren nicht kohérent iiberlagern, verhélt sich die iiber die Speckle
gemittelte Signalleistung proportional zur Breite der Intensitédtsverteilung [Yun04]. Das SNR sinkt
also mit zunehmender Geschwindigkeit. Der SNR-Verlust kann fiir TDOCT und FDOCT durch den
Faktor )

A «
le()log(1+0,5—a;) . a=[0,1] (4.18)
Wy

angegeben werden kann [Wal08]. « ist eine von der Streueigenschaften der Probe abhingige Kon-

stante und liegt fiir stark streuendes biologisches Gewebe um 0,5 [Wal08]. Bei SSOCT muss die
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Konstante o beriicksichtigt werden, so dass der SNR-Verlust hier durch

Az?\”
le()log(lJrJQw—a;) . a=[0,1] (4.19)
0

berechnet wird [Yun04]. In Abbildung 4.21 sind die Verldufe fiir die drei Messmethoden fiir a=0,5

dargestellt. Auch der SNR-Verlust durch die transversalen Bewegungen der Scanner und des Ap-
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ABBILDUNG 4.21.: Abnahme des SNR in Abhingigkeit von der Geschwindigkeit fiir die drei hier
verwendeten Systeme. Es wurde jeweils ein wg=15 pm angenommen. Die gestrichelten Linien kenn-

zeichnen die Geschwindigkeiten der Scanner und des Applikators bei der Stimmlippenuntersuchung.

plikators bei der Stimmlippenuntersuchung wirkt sich demnach theoretisch kaum messbar auf die

Qualitdt der OCT-Bilder aus.

Zur Untersuchung des Einflusses transversaler Bewegungen auf die Qualitdt von OCT-Aufnahmen
wurden extrahierte Schweinestimmlippen mit den drei verschiedenen OCT-Methoden bei einer kon-
stanten Geschwindigkeit v,=10 mm/s vermessen und mit Bildern von nicht bewegten Stimmlippen
verglichen (siehe Abbildung 4.19). In den OCT-Aufnahmen aller Methoden sind - wie erwartet - kei-
nerlei Artefakte erkennbar. Nach [ Yun0O4] wiirden erst Auslenkungen der Probe um das Vierfache des
urspriinglichen Strahldurchmessers auf der Probe wihrend eines A-Scans zu merklichen Beeintréch-
tigungen der Bildqualitit fithren. Zu solch grolen Auslenkungen wiirde es bei dem hier verwendeten
TDOCT-System erst ab Geschwindigkeiten von etwa 100mm/s, bei den beiden FDOCT- und SSOCT-
Systemen sogar erst ab Geschwindigkeiten von etwa 500-600 mm/s kommen. Wéhrend der normalen
Untersuchungssituation mit einem OCT-gestiitzten Laryngoskop treten weder durch den Tremor des
Arztes und bei der Bewegung des lateralen Scanners, also bei der Bewegung des Applikators, noch
bei der Kopfbewegung des Patienten, also der Bewegung der Probe, solch hohe Geschwindigkeiten
auf. Artefakte durch transversale Bewegungen beeintrachtigen die Bildqualitit der OCT-Aufnahmen

wihrend der Untersuchung nicht und konnen daher vernachlissigt werden.
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ohne Bewegung 10 mm/s

ABBILDUNG 4.22.: Vergleich von TDOCT-, FDOCT- und SSOCT-Aufnahmen extrahierter Schwei-
nestimmlippen ohne Bewegung (a,c,e) und mit einer transversalen Geschwindigkeit von v, =10 mm/s

(b,d,f). Die BildgroBe betrigt jeweils 2x2 mm.
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4.4. Technische Umsetzung der Anforderungen

Das Gesamtkonzept des OCT-gestiitzten Laryngoskop verkniipft insgesamt vier unterschiedliche Funk-
tionen. Neben den kollinearen Strahlengéngen fiir die OCT- und Videobildgebung wird der Strahlen-
gang eines sichtbaren Pilotlasers durch dasselbe optische System iibertragen. Er dient der Visualisie-
rung des OCT-Scanbereichs auf der Oberflache der Stimmlippen. Zudem werden in einem duf3eren
Hiillrohr Faserbiindel zur Beleuchtung der Probe mit sichtbarem Licht gefiihrt. Ein schematischer

Aufbau des Laryngoskops ist in Abbildung 4.23 gezeigt.
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ABBILDUNG 4.23.: Gesamtkonzept des OCT-gestiitzten Laryngoskops, das neben den kollinearen
Strahlengiingen fiir die OCT- und Videobildgebung de Strahlengang eines sichtbaren Pilotlasers durch
dasselbe optische System {iibertrigt (nach [Roh09]).

Das optische System setzt sich aus mehreren Subsystemen zusammen. Im Endoskoprohr befindet sich
zum einen das Objektiv, und zum anderen ein dreistufiges Relaysystem, welches das Zwischenbild
des Objektivs an das proximale Ende des Endoskopschaftes iibertrdgt. Distal befindet sich ein Prisma
oder ein Spiegel zur Umlenkung der Strahlengénge um 70 ° oder 90 ° . Durch eine bewegliche Fokus-
sieroptik proximal des Endoskopschaftes kann die Bildweite des Objektivs und damit der Arbeitsab-
stand fiir die OCT- und Videobildgebung synchron verindert werden. Ein dichroitischer Strahlteiler
transmittiert das sichtbare Licht des Videostrahlengangs und des Pilotlasers, dass anschlieBend mit
Hilfe eines Kameraokulars auf einen Kamerasensor abgebildet wird. Fiir nahinfrarotes Licht ist der

Strahlteiler dagegen hochreflektiv, so das der OCT-Strahlengang um 90 ° umgelenkt wird.

Der laterale OCT-Scan kann bei kollinearer Strahlfiihrung nicht distal durchfiihrt werden, da der Vi-
deostrahlengang durch einen distalen Scanspiegel ebenfalls umgelenkt werden wiirde und sich die
Abbildung kontinuierlich mit der Scangeschwindigkeit auf dem Kamerasensor bewegen wiirde. Bei
parallelem Durchgang des Videostrahlengangs durch den Strahlteiler wire ein Scan durch Verkippen
des Strahlteilers moglich, ohne die Abbildung sichtbar zu beeintrichtigen. Hier wird der laterale Scan
jedoch bereits vor dem Strahteiler und der Kollimationsoptik in der Spitze der optischen Faser durch-
gefiihrt, mit der das Laryngoskop mit dem eigentlichen OCT-System verbunden ist (siche Abbildung
4.42).
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Entsprechend der Designdaten des Optiksystems wurde ein Funktionsmuster konstruiert und gefer-
tigt, das die Untersuchung am wachen Patienten ermdglicht. Die einzelnen Schritte vom ersten Ent-
wurf der einzelnen Subsysteme bis zum fertigen Funktionsmuster werden in den folgenden Abschnit-

ten erldutert.

4.4.1. Optikdesign fiir synchrone OCT- und Videobildgebung

Die geometrische Optik kann bei der Berechnung optischer Systeme als Ndherung verwendet wer-
den, wenn die abzubildenden Objekte und die Aperturen innerhalb des optischen Systems viel grofer
als die verwendete Wellenlinge des Lichtes ist. Dann kénnen Phénomene, die im Zusammenhang
mit den Welleneigenschaften des Lichtes stehen, wie zum Beispiel Beugungseffekte und Interferenz
vernachlédssigt werden. Die Ergebnisse der geometrischen Optik haben in diesem Fall eine ausrei-
chend hohe Prizision [Sin05]. Fiir das Design der Videobildgebung ist die geometrische Optik also
eine ausreichende Niaherung. Bei der Betrachtung des OCT-Strahlengangs miissen die wellenopti-
schen Effekte jedoch beriicksichtigt werden, da die darzustellenden Gewebestrukturen nur wenige
um grof} sind. Zudem hat die optische Faser, in die das zuriickgestreute Licht wieder eingekoppelt
werden muss, einen Kerndurchmesser von ebenfalls nur wenigen um, der im OCT-Strahlengang die

begrenzende Apertur darstellt.

Die einzelnen Subsysteme wurden zunéchst durch paraxiale Gleichungen entsprechend der Spezifika-
tionen fiir einen Arbeitsabstand von 70 mm entworfen und mittels computergestiitztem geometrisch-
optischen Raytracing in der Software ZEMAX optimiert. AnschlieBend wurden sie zu einem Ge-
samtsystem zusammengefithrt und erneut durch Raytracing fiir Arbeitsabstinde zwischen 40 mm
und 100 mm optimiert. AbschlieBend wurde der OCT-Strahlengang mit Hilfe der Physical Optics
Propagation (POP) in ZEMAX berechnet und hinsichtlicht der Riickkopplungseffizienz in die op-
tische Faser optimiert. Im Rahmen der POP werden numerische Algorithmen verwendet, die die
Propagation der Wellenfronten mittels Beugung berechnen. Sie liefert daher korrektere Ergebnisse

als geometrisch-optisches Raytracing [ZemO07].

Objektiv

Aus der Spezifikation der lateralen Auflosung von mindestens 20 um lésst sich mit Gleichung (3.19)

die geforderte objektseitige NA=0,035 berechnen. Mit der paraxialen Ndherung

NA
E =tana~sina = — 4.20)
L n

lasst sich aber zeigen, dass die NA durch den maximalen Radius der Eintrittpupille & = 2,7 mm, der
der freien Offnung der der ersten Optik von 90% des Linsenradius von 3 mm entspricht, auf einen

Wert von 0,033 beschriinkt ist. Zusammen mit dem spezifizierten Objektradius y =15 mm kann nach
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(4.2) die optische Invariante bestimmt werden:
H = NAy=0,495 mm. 4.21)

Mit Hilfe von tan ﬂ:% kann der Feldwinkel 5=10,5° bestimmt werden, mit dem sich zusammen
mit der maximalen BildgroBe y'=-2,8 mm, die dem Innendurchmesser des Endoskoprohres abziiglich
Linsenabstandshaltern entspricht, die objektseitige Gesamtbrennweite des Objektivs fy., berechnen

lasst [Hop76]:
!

_ Y
Tges = n tan 3

Fiir eine diinne Linse liegen die Hauptebenen iibereinander, so dass f;

=-15,12mm. (4.22)

=—fges gilt. Weitere wichtige
Kenndaten des Objektivs sind die Vergroerung M

!
M:y_:NA
y NA’

= 0,186 (4.23)

und die Blendenzahl k, die ein MaB fiir die relative Offnung also fiir die Lichtstirke (engl. speed) des

Objektivs ist [Gro05],
fl
k = — =
2h
Streng genommen gilt (4.24) nur fiir unendliche Objektweiten. Da die Objektweite jedoch endlich

2,8. (4.24)

ist, kann die hier berechnete Blendenzahl lediglich eine Abschitzung sein.

Mit Hilfe des Feldwinkels und der Blendenzahl kann nun aus der Vielzahl bekannter Designs ein pas-
sender Objektivtyp ausgewihlt werden (siche Abbildung 4.24). Hier ist jedoch zu beriicksichtigen,
dass die Blendenzahl wieder fiir eine unendliche Objektweite angegeben ist, die Designs also eben-
falls fiir Objekte im Unendlichen ausgelegt sind. Fiir einen Feldwinkel von 10,5° und einer Blenden-
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ABBILDUNG 4.24.: Auswahl des Objektivtyps nach Objektwinkel und Blendenzahl (nach [LIN09]).
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zahl von k=2,8 bieten sich beispielsweise Triplets, aufgespaltene Triplets oder Doppel-Gauf3-Designs
an. Fiir das hier entwickelte Objektiv wurde allerdings der Retrofokustyp, oft auch als invertiertes
Telephoto-Objektiv bezeichnet, gewihlt. Es besteht aus einer negativen Gruppe im vorderen Bereich

und einer positiven Gruppe im hinteren Bereich (siehe Abbildung 4.25d). Dieser Typ wird eigentlich

—ff Vi 0.
== . T,

UL

IR d

ABBILDUNG 4.25.: Mogliche Designtypen fiir das Endoskopobjektiv (nach [Fis08, Smi00]): Cooke-

Triplet (a), vorne aufgespaltenes Triplet (b), Doppel-Gaul} (c) und Retrofokustyp (d).

fiir sehr groB3e Bildwinkel eingesetzt, bietet jedoch fiir das Endoskopdesign den Vorteil, dass die bild-
seitige Schnittweite s’, also der Abstand von der Linsenoberfléiche bis zum Brennpunkt, groBer ist als
die effektive Brennweite des Objektivs fg’e . und die beiden Linsengruppen daher sehr weit auseinan-
der gezogen werden konnen (siehe Abbildung 4.26). In diesen Zwischenraum kann zum Beispiel ein

Bildumkehrprisma oder ein Umlenkprisma eingefiigt werden [Lei88].

Uber den Ansatz fiir diinne Linsen werden zunichst die Brennweiten der positiven und negativen

Linsengruppe f,, und f, mit

df! —ds'
/ ges '
_ 4 o4 425
fn ées_sl un fp ées_sl_d ( )

abgeschitzt [Smi05]. Der Abstand d zwischen den Linsengruppen betrdgt 10 mm, wenn die Kanten-

]
I P

—d S ——

ABBILDUNG 4.26.: Vereinfachte Darstellung eines Retrofokusobjektivs mit negativer Gruppe im
vorderen Bereich und positiver Gruppe im hinteren Bereich (nach [Smi00]). s’ ist die bildseitige

Schnittweite und f” die effektive Gesamtbrennweite des Objektivs.

lange eines moglicherweise zu verwendenden Prismas dem Innendurchmesser des Endoskoprohres
von 6 mm entspricht und beidseitig ein Abstand von jeweils 2 mm angenommen wird. Da die Schnitt-
weite groBer ist als die effektive Gesamtbrennweite f;..=15,12 mm und wird sie hier mit s'=20 mm

angenommen. Daraus ergeben sich f;,=-30,98 mm und f];:13,44 mm. Fiir ein erstes reales Design
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werden zusitzlich noch Linsenradien und Glassorten bendtigt. Die einfachste Realisierung einer Ne-

gativkomponente ist eine Plankonkavlinse, deren konkave Kriimmung Rg durch

1 1 1
L (___) (4.26)
fh Ry Ry
berechnet werden kann [SmiO5]. Die erste Oberfliche hat in dem Fall den Radius R;=00. Fiir das
Glas N-BK7 zum Beispiel mit einem Brechungsindex ny=1,5168 ergibt sich ein Kriimmungsradius

von R5=16,01 mm.

Eine typische positive Gruppe ist ein achromatisches Dublett, das aus zwei Linsen mit unterschiedli-
cher Dispersion, also verschiedenen Abbezahlen, besteht. Das positive Element besteht in der Regel
aus einem Kronglas, das negative Element aus einem hoher dispersiven Flintglas. Die Brennweiten
der Elemente werden nach

;o Jp (Vo1 = Vp2)

Sy (Vo2 = Vi)
pl

und fng = T (4.27)
liber die Abbezahlen V), und V)1 der beiden Gliser sowie die Gesamtbrennweite f; der positiven
Gruppe bestimmt [Smi05]. Die Kriimmungsradien konnen analog zu Gleichung (4.26) bestimmt wer-
den. Die beiden Kriilmmungsradien des positiven Element werden zunichst als gleich angenommen
R11=—R2, der erste Radius des negativen Elementes ist ebenfalls gleich R2; = Rp2. Eine typische
Materialkombination ist nach [Smi05] N-BAK1 fiir das positive Element und N-SF8 fiir das negative
Element. Daraus ergeben sich folgende Radien: Ry; = 7,02 mm, R12=-7,02 mm, R2;=-7,02 mm
und R99=-73,88 mm. Der entsprechende erste Entwurf des Objektivs ist in Abbildung 4.27 darge-

stellt. Dieses anfidngliche Design zeigt noch mehrere Schwichen. Zum einen leidet es unter starker

ABBILDUNG 4.27.: Der erste Entwurf des Objektivs leidet unter starker Vignettierung und Bildfeld-

wolbung.

Vignettierung, dargestellt durch die unterbrochenen Strahlen, zum anderen sind noch erhebliche Ab-
errationen dritter Ordnung vorhanden. In Abbildung 4.27 ist zum Beispiel eine Bildfeldwolbung er-
kennbar, die Strahlen fiir grolere Feldwinkel schneiden sich vor der eigentlichen Bildebene. Zudem

ist die BildgroBe mit einem Radius von ¢'=2,93 mm etwas zu groB fiir die freie Offnung der Optiken.

Aufgrund von starker Vignettierung im Relaysystem musste die optische Invariante H und wegen

(4.21) auch die ObjektgroBe schrittweise auf 9,8 mm reduziert werden. Ebenso wurde die BildgroBe
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auf 1,78 mm herabgesetzt, so dass sich fiir das endgiiltige Design eine Vergroerung von M =0,182
ergibt. Vor die Negativkomponente wurde zusétzlich eine Positivlinse eingefiigt um die Abberationen
dritter Ordnung, vor allem die Verzeichnung, zu verringern [Mal04]. Nach der Optimierung durch
Substitution der Glassorten und Anpassung der Kriimmungsradien ergibt sich das endgiiltige Design

mit den genannten Parametern. Das entsprechende Layout ist in Abbildung 4.28 dargestellt. Eine

ABBILDUNG 4.28.: Endgiiltiges Layout des Laryngoskopobjektivs.

Ubersicht iiber die Designdaten und einige Fehleranalysen sind in den Abbildungen A.1 und A.2 im
Anhang zu finden.

Ein objektseitig telezentrisches Design ist fiir das hier entwickelte Objektiv aufgrund der zu kleinen
Linsendurchmesser nicht moglich. Nach Gleichung 4.20 entspricht der Radius der Eintrittspupille
h=2,7 mm bei einer NA=0,033 gerade dem Radius der freien Apertur der Optiken. Da die Haupt-
strahlen aller Objektpunkte, also alle Punkte auf der lateralen Scanlinie mit einer geforderten Breite
von mindestens 2 mm, im Falle objektseitiger Telezentrie parallel zur optischen Achse verlaufen,

wire ein um 1 mm groBerer Eintrittspupillenradius notig (siche Abbildung 4.29). Das wiirde einen
/L
\1'

L

>o—

2mm

— W0

ABBILDUNG 4.29.: Eine objektseitige Telezentrie ist mit den Spezifikation fiir das OCT-gestiitzte

Laryngoskop nicht moglich.

Linsendurchmesser von mindestens 8,2 mm bedeuten, was fiir einen Gebrauch in konventionellen

Laryngoskopen jedoch zu grof ist.

Relaysystem

Als Startpunkt fiir das Design des Relaysystems bietet sich die bildseitige NA’ des Objektivs an, die
gleichzeitig die objekt- und bildseitige Apertur des Relays ist. Sie kann mit Hilfe von Gleichung
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(4.23) berechnet werden und betrégt hier NArel:NA;b j =0,179. Dieser Wert kann nur mit drei Relay-
stufen bei ausreichend geringer Vignettierung aufrecht erhalten werden. Da die Ubertragungsstrecke
des Relays der Lédnge des Endoskoprohres von 200mm abziiglich der Lange des Objektivs von 30mm
entspricht, betréigt die Linge einer symmetrischen Stufe 56,67mm bzw. die halbe Linge L=28,33mm.

Abbildung 4.30 zeigt den vereinfachten Aufbau einer halben Relaystufe.
BL f f.

;i
; A A
T T =~~~ _ Randstrahl

Yo T~

Hauptstrahl

ABBILDUNG 4.30.: Zweite Hilfte einer symmetrischen Relaystufe, vereinfacht durch diinne Linsen

(nach [Tom96]). f.=Brennweite der Relaylinse, f;=Brennweite der Feldlinse, BL=Aperturblende.

Zunichst kann die Gesamtbrennweite f, .

tiber die Definition der Blendenzahl (siehe Gleichung
(4.24)) bestimmt werden. Der Radius der Eintrittspupille h entspricht hier dem Radius der Apertur-

blende 1,=2,7 mm, der sich aus der freien Offnung der Linsen ergibt. Beriicksichtigt man zusitzlich

k:m:ﬁ [Gro05], kann die Gesamtbrennweite durch
/ Yo
Joes =2y = 1 (4.28)

berechnet werden. Im néchsten Schritt wird nach [Tom96] der Abstand d zwischen Relayobjektivlinse

und Feldlinse durch
1- L (L -8 f) S f

!
fots

d:
1
1—m8f

f! (4.29)

ges

bestimmt. Hierzu ist allerdings die Spezifikation der bildseitigen Schnittweite s, notwendig. Da als
Platzbedarf fiir die Halterung der Feldlinsen zweier aufeinander folgender Stufen 2mm angenommen
wurde und sich Lage der Zwischenbildebenen aufgrund der Fokussierung um wenige Millimeter

verschiebt, wurde s zunéchst auf 2mm spezifiziert und wihrend des Designs auf 2,7mm angehoben.

Die letzte fehlende Linge, die Schnittweite sy, kann durch
s=L-d-s; (4.30)

berechnet werden. Uber die Schnittweiten ist es nun méglich, die Brennweiten der Relayobjektivlinse

fr und der Feldlinse f} zu ermitteln [Gro05]:

LU e Upd) ) e (=)
Cgie Sy 7 N A

(4.31)
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Fiir die Relayobjektivlinse ergibt sich eine Brennweite von f/=15,55 mm und fiir die Feldlinse
f]’c:87,16 mm. Die Wahl der Glassorten und Linsenradien erfolgt analog zum Design des Objek-
tivs entsprechend der Gleichungen (4.26) und (4.27). Innerhalb von Relaysystemen haben Feldlin-
sen in der Regel eine Meniskusform, um die Bildfeldwolbung zu minimieren [Tom96], wobei die
Kriimmungsradien nicht gleich sein konnen. Die konvex gekriimmte Oberfliche ist in Richtung des
Objektes gerichtet. Fiir das Flintglas N-SF4 mit dem Brechungsindex n4=1,75513 konnen die Ra-
dien zum Beispiel die Werte R1=-5,0 mm und R>=-4,647 mm annechmen. Das Design des Relay-
Achromaten geschieht zundchst analog zur positiven Gruppe des Objektivs. Mit den gleichen Gla-
sern N-BAK1 und N-SF8 ergeben sich fiir das positive Element die Radien R,;=8,118 mm und
R,9=—R,1=-8,118 mm und fiir das negative Element R,3=-84,847 mm. Das vorldufige Design ist

in Abbildung 4.31 dargestellt. Ahnlich wie beim Objektiv leidet der erste Entwurf unter starker Vi-
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ABBILDUNG 4.31.: Erster Entwurf einer symmetrischen Relaystufe.

gnettierung. Durch Substitution der Gliser und Optimierung der Radien und Linsenabstédnde konnte

auch hier ein gutes Design mit nur wenig Vignettierung erreicht werden (siche Abbildung 4.32). Die

ABBILDUNG 4.32.: Symmetrische Relaystufe bestehend aus zwei Achromaten als Relaylinsen und

zwei Menikuslinsen als Feldlinsen.

Daten und Analysen des endgiiltigen Relaysystems sind in den Abbildungen A.3 und A.4 im Anhang

zu finden.

Fokussieroptik

Die Spezifikationen fiir die Fokussieroptik wurden zunéchst fiir den mittleren Arbeitsabstand des
Endoskops von 70 mm vorgenommen und im Laufe der Optimierung des Gesamtsystems angepasst.
Da die Strahlen nach der Fokussieroptik moglichst parallel durch den Strahlteiler propagieren sollten,
um zusitzlichen Astigmatismus zu vermeiden [Fis08], entspricht die objektseitige VA der Fokussier-
optik der bildseitigen NA'=0,179 der letzten Relaystufe. Die ObjektgroRe y entspricht der Zwischen-

bildgroBe y,.=1,78 mm. Die Blendenzahl ist durch die paraxiale Niherung kzzﬁ gegeben, die fiir
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Objektweiten im Unendlichen gilt. Bei der Fokussierlinse liegt die Bildweite im Unendlichen, es gilt
daher k:ﬁ:2,79. Fiir die Bestimmung der Brennweite nach Gleichung (4.24) ist der Durchmesser
der Eintrittspupille notwendig, der iiber den Durchmesser des OCT-Strahls auf der Fokussieroptik
hergeleitet werden muss. Fiir einen Strahldurchmesser von 5,5 mm (siehe Kapitel 4.4.3) betrigt die
Brennweite also f’=15,3 mm. Der Bildfeldwinkel kann nun durch Gleichung (4.22) berechnet wer-
den und betrégt hier §=6,6 ° . Fiir das vorldufige Design wurde entsprechend der paraxialen Daten
zunichst ein achromatisches Dublett gewihlt, das jedoch wihrend der Optimierung des Gesamtsys-
tems um einen weiteren identischen Achromaten erginzt wurde, da durch den symmetrischen Aufbau

Aberrationen wie Astigmatismus und sphirische Aberration, vor allem aber Verzeichnung, erheblich

reduziert wird (sieche Abbildung 4.33).

— e ———

—
o

ABBILDUNG 4.33.: Fokussieroptik bestehend aus einer symmetrischen Anordnung zweier iden-

tischer Achromaten. Die Strahlen laufen parallel durch den dichroitischen Strahlteiler, um Abbil-

dungsfehler an der planparallelen Platte zu vermeiden.

Wird der Arbeitsabstand zwischen 40 und 100 mm, also die Objektweite L zwischen 51 und 111 mm
variiert, dndert sich die Bildweite des Objektivs ygbj um +1,8/-0,65 mm (vgl. Abbildung 4.38). Die-
se relative Anderung hat aufgrund der Vergroferung des Objektivs einen nichtlinearen Verlauf. Sie
wird 1:1 durch das Relaysystem iibertragen, so dass die Position der Fokussieroptik entsprechend

angepasst werden muss, um eine scharfe Abbildung durch das Kameraobjektiv zu ermoglichen.

Kameraokular

Mit Hilfe der Spezifikationen fiir den objektseitigen Feldwinkel 3 und die BildgroRe 3’ kann mit Glei-

chung (4.22) die Gesamtbrennweite f/ ., des Kameraokulars ermittelt werden. (3 ist durch den ma-

ges
ximalen Offnungswinkel der parallelen Strahlenbiindel nach der Fokussieroptik von 7,8 ° gegeben,
y’ ergibt sich aus der GroBe des Kamerasensors. Im Falle eines 1/2”-Sensors betrigt die kurze Seite

der aktiven Fliche 4,8 mm, so dass y'=2,4 mm ist. Die Gesamtbrennweite betriigt also f/_.=18,4 mm.

ges
Verwendet man fiir das Kameraokular wie fiir die Fokussieroptik Linsen mit einem Durchmesser von
8 mm, betrigt die freie Apertur 7,2 mm. Dieser Wert kann als Durchmesser der Eintrittspupille 2h
betrachtet werden, so dass nach Gleichung (4.24) die Blendenzahl k=2,6 berechnet werden kann.

Aus den zahlreichen Designtypen fiir Okulare wurde fiir das endgiiltige Design ein Doppelanastig-
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ABBILDUNG 4.34.: Verschiedene fiir das Laryngoskopsystem korrigierte Okulartypen (nach
[Roh09]): Doublet (a), Aplanat (b), Apochromat (c), Triplet (d), Doppelanastigmat (e) und Doppel-
GauB (f).

mat gewdhlt (sieche Abbildung 4.34), der aufgrund der vollstindig symmetrischen Anordnung und
der Verteilung der Brechkraft auf mehrere Oberflichen nur geringe Aberrationen aufweist. Er be-
steht aus zwei Achromaten, die von zwei Plankonvexlinsen umgeben sind (siehe Abbildung 4.35).
Die Funktion der Achromate liegt in der Korrektur der Farbfehler, die Plankonvexlinsen reduzieren
den Offnungwinkel vor dem Durchgang durch die Achromaten und somit die spirische Aberration
und Astigmatismus. Bei unendlicher Objektweite ist das Kameraokular bildseitig telezentrisch, die
Hauptstrahlen laufen im Bildraum parallel zur optischen Achse. Die Daten und Analysen des end-

giiltigen Relaysystems sind in den Abbildungen A.5 und A.6 im Anhang zu finden.

T

ABBILDUNG 4.35.: Kameraobektiv bestehend aus zwei Achromaten und zwei Plankonvexlinsen.
Durch die symmetrische Anordnung konnen die anteiligen Aberrationen teilweise ausgeglichen wer-

den.
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Gesamtsystem

Zunichst wurden die einzelnen Subsysteme zu einem Gesamtsystem zusammengesetzt und fiir einen

mittleren Arbeitsabstand von 70 mm optimiert (sieche Abbildungen 4.36 und 4.36). Dabei wurden die

= A e = Fieea| =S = =z = =
== | )7y === sne = —=ro—— = =
3. Relaystufe 2. Relaystufe 3. Relaystufe Objektiv

Kamera-
okular

I

ABBILDUNG 4.36.: Gesamtsystem fiir den Videostrahlengang bestehend aus Umlenkspiegel, Ob-
jektiv, drei identischen symmetrischen Relaystufen, Fokussieroptik, Strahlteiler und Kameraokular.

In der Bildebene befindet sich ein CCD-Sensor.

Abstinde zwischen den Achromaten in den Relaystufen leicht verkiirzt und dadurch die Vignettie-
rung im Videostrahlengang entscheidend reduziert. Die VergroBerung der einzelnen Stufen betrigt

weiterhin M =-1, jedoch ist das Relaysystem nicht mehr exakt telezentrisch.

— 3 —(f -
Foku?_skier- 1. Relaystufe 2. Relaystufe 3. Relaystufe Objektiv
opti
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!

ABBILDUNG 4.37.: Gesamtsystem des OCT-Strahlengangs bestehend aus Umlenkspiegel, Objektiv,
drei identischen symmetrischen Relaystufen, Fokussieroptik, Strahlteiler, asphérischer Kollimations-

linse und Faserscanner.

Da sich die Brennweiten der Fokussieroptik, der Relaystufen und des Objektivs in Abhédngigkeit von
der Wellenldnge unterscheiden, ist eine synchrone Fokussierung von OCT- und Videostrahlengang
nicht ohne leichte Modifikationen moglich. Damit die Position der Fokussieroptik fiir beide Strahlen-

ginge gleich ist, miissen zum Beispiel die Strahlen des Videostrahlengangs hinter der Fokussieroptik
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leicht konvergent verlaufen. Da der Konvergenzwinkel jedoch nur sehr klein ist, entsteht am Strahltei-
ler kaum Astigmatismus (siche Abbildung A.7 im Anhang). Um fiir die OCT-Bildgebung die gleiche
objektseitige NA=0,033 zu erreichen wie fiir den Videostrahlengang, wurden die Radien der Fokus-

sieroptik und der Durchmesser des OCT-Strahls entsprechend angepasst.

Die Positionen der Fokussieroptik fiir die verschiedenen Arbeitsabstinde wurden sowohl fiir den
OCT- als auch fiir den Videostrahlengang getrennt ermittelt. Fiir den OCT-Strahlengang wurde da-
zu fiir jede Position der Fokussieroptik die Fokuslage am Ort des kleinsten Strahlradius bestimmt,
fiir den Videostrahlengang wurden die Positionen der Fokussieroptik fiir verschiedene Arbeitsabstin-
de anhand des kleinsten Spotradius in der Bildebene der Kameraokulars ermittelt (sieche Abbildung

4.38). Die Verldufe zeigen fiir Arbeitsabstinde zwischen 60-100 mm einen exakt gleichen Verlauf,

2,0

— OCT
1,54 Video
1,0
0,5- N

0- -
-0,5- ~—

'1 ,0 T T T T T
40 50 60 70 80 90 100

Arbeitsabstand [mm]

Position der Fokussieroptik [mm]

ABBILDUNG 4.38.: Relative Position der Fokussieroptik in Abhingigkeit vom Arbeitsabstand fiir
OCT (schwarz) und Videobildgebung (grau).

so dass die Fokussierung in diesem Bereich synchron ist. Zwischen 40-60 mm finden sich leichte
Abweichungen, die lediglich unterhalb von 45 mm groBer sind als der Tiefenscanbereich des OCT-
Systems von 3,5 mm (vgl. Abschnitt 4.4.2). Abbildung 4.39 zeigt in ZEMAX simulierte Videobilder
fiir verschiedene Arbeitsabstinde des OCT-Strahlengangs. Die Grof3e der Bildausschnitte entspricht
der kurzen Seite der aktiven Sensorfliche eines 1/2”-Chips, die hier in etwa der optischen BildgroRe
des Kameraokulars entspricht. Neben der Unschirfe fiir den Arbeitsabstand 40 mm ist die variable
VergroBerung des Objektivs fiir verschiedene Arbeitsabstinde deutlich zu erkennen. Die Vergrofe-
rung nimmt mit kleineren Arbeitsabstinden zu, da bei konstantem Feldwinkel nur ein entsprechend
kleinerer Ausschnitt des Linienpaarmusters abgebildet werden kann (sieche Abbildung 4.40). Zudem
ist leichte Vignettierung am Rand des Bildes zu erkennen sowie Verzeichnung und Bildfeldwdlbung,

die die Bildqualitét bei sehr kleinen bzw. sehr groen Arbeitsabstinden beeinflussen.
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ABBILDUNG 4.39.: Simulierte Abbildungen ABBILDUNG 4.40.: Die Feldgrofle nimmt
durch den Videostrahlengang fiir verschiedene aufgrund des konstanten Feldwinkels des Ob-
Arbeitsabstinde. Die Bildflache entspricht jeweils  jektivs linear mit dem Arbeitsabstand zu.

der kurzen Seite der aktiven Sensorfliche von

4,8 mm.

4.4.2. Auswahl und Integration eines OCT-Systems

Auf Basis der Ergebnisse der Untersuchungen zu den Bewegungsartefakten wurde TDOCT im Hin-
blick auf die Performance kommerziell erhéltlicher Systeme als zur Zeit am besten geeignete Metho-
de fiir kontaktfreie Stimmlippenuntersuchungen ausgewéhlt. SDOCT ist bei den momentanen Scan-
raten kommerzieller Systeme aufgrund der starken Signalabnahme, die die Darstellung von Gewebe-
strukturen unmdoglich macht, nicht brauchbar. Bei SSOCT wirken sich der Dopplerfehler, der bei den
hier verwendeten Scanraten mehr als das Zweifache des Positionsfehlers bei TDOCT betragt (vgl.
Abbildungen 4.13 und 4.15), und die Verbreiterung der axialen Auflosung negativ aus. Zudem ist die
Integration eines SSOCT-Systems in ein frei bewegliches Endoskop wesentlich anfilliger gegeniiber
Signalstorungen, die entsprechend kompensiert werden miissten. Auch hinsichtlich des Kontrastes
in groBeren Tiefen ist TDOCT den FDOCT-Verfahren iiberlegen. In der TDOCT wird die Referenz-
armlinge geindert, um einen Tiefenscan auszufithren. Der Tiefenscanbereich ist daher nur durch den
maximalen Stellweg des Scanmechnismus limitiert, die Signalqualitét bleibt aber unter Vernachlas-
sigung des Fokussierungseffektes konstant. In der FDOCT dagegen ist die Signalqualitét nicht {iber
den gesamten Tiefenscanbereich gleichbleibend. Die tatsédchliche Bildgebungstiefe in der SDOCT die
Auflosung des Spektrometers begrenzt. Mit zunehmender Tiefe Az konnen die héheren Modulations-
frequenzen des Interferenzsignals vom Spektrometer nicht mehr gut aufgelost werden und es kommt
zu einem Verlust des Interferenzkontrastes und damit zu einem Signalabfall in der Tiefe [Hu08]. In
der SSOCT kommt es aufgrund der endlichen instantanen Linienbreite des durchstimmbaren Lasers,
die iiber die Fouriertransformation mit der Kohédrenzfunktion verkniipft ist, ebenfalls zu einem Ver-
lust der zeitlichen Kohérenz in der Tiefe und somit zu einem dhnlichen Signalabfall [HuO8]. Gerade

bei der kontaktfreien Untersuchung ist eine konstante Signalqualitit iiber dem gesamten Scanbereich
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von grofler Bedeutung, da die Bewegungsamplituden mehrere Millimeter betragen konnen (vgl. Ab-

schnitt 4.3.1).

Im Rahmen dieser Arbeit wurde ein faserbasiertes TDOCT-System der Firma BioMedTech, Nischni
Nowgorod, Russland in den Laryngoskop-Aufbau integriert, das bereits zur Untersuchung der Bewe-
gungartefakte eingesetzt wurde. Einige Systemparameter sind bereits in Tabelle 4.1 aufgefiihrt. Nach
Gleichung (3.10) ist mit diesem System bei idealer Balancierung der Dispersion theoretisch in Luft
eine axiale Auflosung von 10,5 um und in Gewebe mit einem Brechungsindex von n=1,4 von 7,5 pm
moglich. Der Tiefenscanbereich von 3,5 mm in Luft besteht aus 450 Messpunkten, jeder B-Scan setzt
sich aus 256 A-Scans zusammen, wobei die Breite der Scanlinie abhédngig von Arbeitsabstand des
Objektivs varriert (siehe Abschnitt 4.4.1). In die Probenarmfaser des OCT-Systems wird zusétzlich
der Strahl eines Pilotlasers mit A=635 nm eingekoppelt, der wihrend der Untersuchung die Position

des OCT-Scans auf der Probe visualisiert.

Das OCT-System ist aus einer Kombination eines Common-Path-Interferometers mit einem Michelson-

Interferometer aufgebaut (sieche Abbildung 4.41). Das Common-Path-Interferometer nutzt die An-

Common-Path-Interferometer

Laryngoskopoptik
SLD
Zirkulator |
partielle |
O Reflektion 1L‘LI+/_30mm
L— Faserstretcher ‘ AL
50/50- e
Koppler $ . |_I
Dispersions- S
v ausgleich +/- 30mm
Photodiode

Michelson-Interferometer

ABBILDUNG 4.41.: Ausbau des TDOCT-Systems als Kombination aus Common-Path- und

Michelson-Interferometer.

schlussfaser des Applikators gleichermallen als Referenz- und Probearm. Das hat den Vorteil, dass
Storungen des Signals durch Polarisationsdrehungen bei der Biegung der Faser vermieden werden
konnen, da sie gleichzeitig in Proben- und Referenzarm auftreten und somit keinen Einfluss haben
[Sha05]. Zudem kann der Probenarm beliebig lang sein, was die Flexibilitdt des Systems erheblich
steigert, da der Anschluss verschiedener Applikatoren problemlos moéglich ist. Das von der SLD emit-
tierte Licht wird zunichst iiber einen optischen Zirkulator in die Faser eingekoppelt. An der distalen
Faserspitze wird ein Teil des Lichtes reflektiert und als Referenzarmsignal genutzt. Der transmit-

tierte Teil wird durch das optische System zur Probe iibertragen, dort zuriickgestreut und wieder
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in die Faser eingekoppelt. Das Probensignal hat also gegeniiber dem Referenzsignal einen Offset
AL, der dem zweifachen optischen Weg von der Faserspitze bis zur Probe entspricht. Beide Signa-
le werden anschlieend durch den Zirkulator in ein Michelson-Interferometer eingekoppelt, dessen
Armlingen sich um den Offset unterscheiden. Erst nach diesem Ausgleich ist eine Interferenz zwi-
schen Proben- und Referenzsignal moglich, die nach erneutem Durchgang durch den Zirkulator von
der Photodiode detektiert wird. Im Michelson-Interferometer wird zudem der Tiefenscan durch zwei
identische Faserstretcher durchgefiihrt. In dem Interferometerarm mit Offset, der dem Referenzarm
des Common-Path-Interferometers entspricht, kann die Dispersion der des Probenarms zum Beispiel
durch Einbringen von Substraten angeglichen werden. Common-Path-Interferometer knnen aber
auch so konstruiert werden, dass keine Dispersionsanpassung notwendig ist. Wird ndmlich die letzte
optische Oberfliche des Applikators als Referenzfliche genutzt, entsteht in Proben- und Referenzarm
die gleiche Dispersion und hat somit keine Verbreiterung des Signals zur Folge. Da jedoch ein un-
sauberes Referenzsignal, das zum Beispiel durch Mehrfachreflektionen an verschiedenen optischen
Oberflichen entsteht, zu einer vielfachen Uberlagerung von gleichen Bildern an verschiedenen axia-
len Positionen fithren wiirde, wird hier aufgrund der Vielzahl der Oberflichen im Laryngoskop die
Grenzfldche der optischen Faser als Referenz genutzt. Dabei hat der Reflektivitdtswert einen entschei-
denden Einfluss auf das SNR und muss daher sorgfiltig ausgewihlt werden [Sha05], da hier kein kon-
tiniuerliches Abschwichen der Reflektivitidt wie im Referenzarm eines Michelson-Interferometers
moglich ist. Die Reflektivitit kann also nur durch ein angepasstes Coating oder durch Polieren ein-
gestellt werden. Unter Beriicksichtung der Vielzahl von Linsenoberflichen im Laryngoskopsystem
wurde hier eine Referenzarmreflektivitat von R=0,1 % gewihlt. In der Regel liefern Reflektivititen
zwischen 0,2 % und 0,4 % hohe SNR-Werte fiir biologische Proben [Sha05]. In dem hier verwende-
ten System wird auBBerdem die optische Wegldangendnderung im Probenarm, die bei der Anpassung
des Arbeitsabstandes entsteht (siehe Abschnitt 4.4.1), durch Verschieben eines der Endspiegel im

Michelson-Interferometer dynamisch kompensiert.

Der laterale Scan wird durch eine magnetisch induzierte Auslenkung der Faserspitze durchgefiihrt
(siehe Abbildung 4.4a). Das Faserende wird dabei um +0,25 mm transversal bewegt und gleichzeitig
um einen Winkel von +0,1 ° gedreht. Der Strahl wird zunéchst aus der Faser ausgekoppelt und durch
eine asphirische Linse kollimiert (siche Abbildung 4.42). AnschlieBend erzeugt die Fokussieroptik
ein erstes, leicht verkleinertes Bild der Faseraustrittoffnung in Form einer Scanlinie. Dabei wurde
der Abstand zwischen Asphire und Fokussieroptik so gewihlt, dass die Abbildung bildseitig telezen-
trisch ist. Auch bei der Bewegung der Fokussieroptik zur Anpassung des Arbeitsabstandes bleibt die

bildseitge Telezentrie annidhernd erhalten.

Dispersionmanagement

Im Probenarm des Common-Path-Interferometers entsteht aufgrund der Vielzahl dispersiver Medien

starke chromatische Dispersion, die die axiale Auflosung entscheidend beeintrichtigt. Durch Ein-
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ABBILDUNG 4.42.: Simulation der OCT-Einkopplung in den Strahlengang des Laryngoskops. Nach
Auskopplung aus der Faser wird das Licht kollimiert, vom Strahlteiler reflektiert und durch die Fo-

kussieroptik in die erste Zwischenbildebene fokussiert.

bringen von dispersiven Substraten in einen Arm des Michelson-Interferometers ist es moglich, die

Dispersionsbeirige in beiden Interferometerarmen anzugleichen:
Y Dy;-zi=y Dyj-z - (4.32)
i J

D) ; bzw. D) ; kann jeweils nach Gleichung (3.13) mit Hilfe der Sellmeier-Koeffizienten der jewei-
ligen Gladser mit den geometrischen Dicken z; im Probenarm bzw. z; im Referenzarm berechnet wer-
den. Fiir die Zentralwellenldnge A\g=1320nm ergibt sich bei Beriicksichtigung der Mittendicken aller
Optiken eine Gesamtdispersion von -0,0295% und bei Beriicksichtigung der Randdicken ein Wert
von -0,0333%. Ohne eine Dispersionsanpassung wiirde sich die axiale Auflésung nach Gleichung
(3.14) auf 61,7 um bzw. 69,6 um verbreitern. Aus der Gesamtdispersion kann nun nach Gleichung
(4.32) die Dicke des Substrates berechnet werden, das in den Referenzarm eingebracht werden muss,
um dort den gleichen Dispersionsbeitrag zu erzeugen. Fiir das hochdispersive Glas N-SF57 wére dazu
eine Substratdicke zwischen 24,3mm und 27,1 mm nétig. Die tatsidchliche Dicke wurde durch sukzes-
sives Erhohen der Substratdicke in mm-Schritten bei gleichzeitiger Messung der axialen Auflosung

zu 26 mm ermittelt und in den entsprechenden Arm des Michelson-Interferometers eingesetzt.
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4.4.3. Aufbau eines Funktionsmusters

Herstellung der Optiken

Mit Hilfe einer Toleranzanalyse in der Optikdesignsoftware ZEMAX wurden die Spezifikationen fiir
die Fertigung der Optik definiert. Hierzu wurde der Einfluss der Oberflachenqualitét, der Zentrierung
und der Abweichungen von den idealen geometrischen Mallen wie Mittendicke, Durchmesser und
Radien auf die Abbildungsqualitit analysiert [Lit05]. Ein Teil der Optiken konnte unter Beriicksich-
tigung der Toleranzen durch Katalogoptik substituiert werden, die iibrigen Linsen wurden entspre-
chend der Spezifikationen kundenspezifisch gefertigt. Die Linsen, die sich sowohl im Strahlengang
der OCT als auch im Strahlengang der Videobildgebung befinden, wurden fiir die zwei spektralen Be-
reiche der beiden Verfahren mit Antireflexbeschichtungen versehen, um eine moglichst hohe Trans-
mission zu erzielen und gleichzeitig einen Kontrastverlust durch Streuung an den Oberflichen zu
vermeiden. In das Design der Coatings wurden die Spektren der Kaltlichtlichtquelle zur Beleuchtung

der Probe und der SLD des OCT-Systems einbezogen (sieche Abbildung 4.43). Zudem wurden die
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ABBILDUNG 4.43.: Leistungsspektren der Kaltlichtquelle Storz 482B (links) und der SLD Inphenix
IPSDD1304-3120 (rechts).

Beschichtungen auf die verschiedenen Glassorten der beteiligten Linsen angepasst, so dass fiir jede
Oberfliche eine Restreflexion von <0,5 % erreicht werden konnte. Abbildung 4.44 zeigt beispielhaft
die gemessene Transmissionskurve der Antireflexbeschichtung fiir das 1 mm dicke Schutzfenster in
der Endoskopspitze aus dem Glas N-BK7. Die Katalogoptiken wurden bereits vergiitet mit Reflexi-

onswerten von jeweils <0,5 % geliefert.

Zur Trennung von OCT- und Videostrahlengang wurde ein dichroitischer Strahlteiler integriert, der
hochtransmittierend fiir sichtbares Licht und hochreflektierend fiir das nahinfrarote Spektrum der
SLD ist (vgl. Abbildungen 4.36 und 4.36). Das Transmissionsspektrum des Strahlteilers ist in Abbil-
dung 4.45 dargestellt. Der Pilotlaserstrahl mit einer Wellenldnge von 635 nm, der bereits im OCT-
System in die Probenarmfaser eingekoppelt wird, erfahrt zunéchst eine Reflexion am Strahlteiler mit

R~20 % und in riickwirtiger Abbildung eine Transmission mit T~80 %, so dass insgesamt 16 % der
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ABBILDUNG 4.44.: Transmissionsspektrum fiir
das Schutzfenster aus N-BK7 mit T>97 % fiir
sichtbares Licht und T>99 % fiir 1260-1380 nm.
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ABBILDUNG 4.45.: Transmissionsspektrum des
Strahlteilers mit T~80 % fiir sichtbares Licht und
R>99,5 % fiir 1300 nm.

Leistung genutzt werden kénnen.

Konstruktion und Herstellung des mechanischen Aufbaus

In Abbildung 4.46 ist ein 3D-Modell des konstruierten Funktionsmusters dargestellt.

CCD-Kamera dichr. Spiegel

Kameraokular steckbare Spitze

AN

Fokussieroptik

Lichtleiteranschluss

Faserscanner
inkl. Kollimator

Schrittmotor

ABBILDUNG 4.46.: 3D-Modell des modular aufgebauten mechanischen Grundgeriistes des OCT-

gestiitzten Laryngoskops.

Es besteht aus einem Grundgeriist, an das die einzelnen Subsysteme wie Endoskopschaft, elektro-
mechanische Fokussiereinheit, Kameraoptik und OCT-Einkopplung adaptiert wurden. Das Funkti-
onsmuster ist durch den modularen Aufbau leicht erweiterbar. So kann zum Beispiel ein weiterer

lateraler Scanner integriert werden, um eine dreidimensionale OCT-Bildgebung zu ermdglichen.

Bei dem Endoskopschaft handelt es sich um ein an der distalen Spitze leicht modifiziertes konventio-
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nelles Lupenlaryngoskop des Herstellers Wolf, auf das eine speziell entwickelte, austauschbare Kappe
aufgesetzt wurde. Diese enthilt einen Spiegel zur Umlenkung der OCT- und Videostrahlenginge um
90" und ein Fenster zum Schutz der Optiken vor Fliissigkeiten und den Atemgasen des Patienten.

Durch entsprechende Modifikation der Kappe ist es moglich, einen 70° -Blickwinkel zu realisieren.

Die elektromechanische Fokussiereinheit ermoglicht dem Benutzer die Einstellung des Arbeitsab-
standes durch ein axiales Verschieben der Fokussieroptik mittels eines motorisierten Antriebes. Die
Bewegung hat aufgrund der variablen VergroB3erung des Objektivs einen nichtliniearen Verlauf (vgl.
4.40).

Zur Aufnahme der Videobilder wurde eine 1/2”-CCD-Farbkamera (Watec WAT-221S) integriert, die
sowohl einen manuellen oder automatischen Weillabgleich als auch die Variation der Belichtungs-
zeit ermoglicht. Auf diese Weise kann eine ideale Anpassung an die jeweilige Beleuchtungssituation

wihrend der Untersuchung erfolgen.

Die OCT-Einkopplungseinheit ermdglicht den Anschluss verschiedener OCT-Systeme durch einfa-
chen Einbau einer Kollimationsoptik. Zudem ist es moglich die Léangenanpassung der Interferome-
terarme, die bei der Variation des Arbeitsabstandes nétig ist, durch Verschieben der Kollimations-
optik im Probenarm zu realisieren. Diese Bewegung kann mit der Verschiebung der Fokussieroptik
synchronisiert werden, so dass eine gleichzeitige Einstellung des Arbeitsabstandes und der Proben-
armlénge in Echtzeit moglich ist. Somit konnen also auch OCT-Systeme angeschlossen werden, die

keine Moglichkeit zur Armldngenanpassung im Referenzarm bieten.

ABBILDUNG 4.47.: Foto des OCT-gestiitzten Laryngoskops inklusive Faserscanner des OCT-

Systems und angeschlossenem Faserbiindel der Kaltlichtquelle.

Abbildung 4.47 zeigt ein Foto des OCT-gestiitzten Laryngoskops inklusive Faserscanner des OCT-
Systems und angeschlossenem Faserbiindel der Kaltlichtquelle. Weitere Details zur Konstruktion
sowie Konstruktionszeichnungen konnen der Diplomarbeit von Anne-Kristin Klockow entnommen

werden [Kl1o07].
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4.4.4. Charakterisierung und Erprobung des Funktionsmusters
Faserkopplungseffizienz

Mit Hilfe der Physical Optics Propagation in ZEMAX wurde die Riickkopplungseffizienz in die opti-
sche Faser des OCT-Systems fiir den gesamten OCT-Strahlengang simuliert. Dabei wurde das Linsen-
system doppelt durchlaufen, als Probe wurde ein ideal reflektierender Spiegel mit R=1 in den Fokus
gestellt. Der Hersteller des OCT-Systems hat eine Singlemode-Faser der Firma Nufern (980HP) mit
einem Modenfelddurchmesser (MFD) von 2wy=4,7 um und einer NA=0,164, jeweils angegeben bei
A=1320nm, geliefert. Fiir die Kollimation wurde eine asphirische Linse (Thorlabs C280TME-C) mit
einer NA=0,158 bei A=1320 nm verwendet. Der Abstand zwischen Faser und Kollimationslinse wur-
de hinsichtlich der maximalen Kopplungseffizienz optimiert. In Abbildung 4.48 ist im linken Teil das
Strahlprofil bei der Riickkopplung in die Faser dargestellt, das etwas groBer als der MFD der Faser
ist. Daraus resultiert eine verminderte Faserkopplungseffizienz von etwa 18%, entsprechend einem

Leistungsverlust von etwa -7 dB im OCT-Signal. Durch einen Vergleich mit der Riickkopplungseffi-
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ABBILDUNG 4.48.: Strahlprofile am Ort der Faserspitze und Faserkopplungseffizienz fiir das Ge-
samtsystem (links) und die Kollimationsoptik alleine (rechts) simuliert durch die Physical Optics

Propagation in ZEMAX.

zienz nur fiir die asphérische Linse kann der Einfluss der Abberationen im iibrigen Endoskopsystem
bestimmt werden. Hier wurde der Spiegel in einer Entfernung von 25 mm hinter der Asphire aufge-
stellt fiir die Simulation wurden die gleichen Faserkenndaten wie zuvor verwendet. Auch hier wurde
der Abstand zwischen Faser und Kollimator optimiert. Aufgrund der Fehlanpassung zwischen NA
der Asphire und NA der Faser ist der Lichtfleck auf der Faser etwas grofier als der MFD, so dass
die Riickkopplungseffizienz auf etwa 57% sinkt (siehe rechter Teil von Abbildung 4.48), was einem
Leistungsverlust von etwa -2,5 dB entspricht. Die iibrigen -4,5 entstehen durch Abberationen oder

Vignettierung im Endoskopsystem.
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Kenndaten der OCT-Bildgebung

Die axiale Auflosung in Luft kann direkt in OCT-Bildern als FWHM-Breite der Kreuzkorrelations-
funktion bestimmt werden. Hierzu wurde das Intensitétsprofil des OCT-Signals einer Objekttrige-
roberfliche an verschiedenen lateralen Positionen ausgewertet. In der Bildmitte wurde eine axiale
Auflésung von 12,9 um gemessen, am Rand betrug der Wert von 11,7 um (sieche Abbildung 4.49).
Der Unterschied ist auf verschiedene Glaswege fiir die Mitte bzw. den Rand der Optiken im Proben-
arm zuriickzufiihren, der durch die Dispersionskompensation mit planen Substraten im Referenzarm

nicht ausgeglichen werden konnte (vgl. Abschnitt 4.4.2).
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ABBILDUNG 4.49.: Axiale Auflosung gemes- ABBILDUNG 4.50.: Laterales Intensitétsprofil
sen in Grauwertprofilen einer Glasoberfliche an-  einer Linienstruktur mit einer Ortsfrequenz von
gegeben fiir die Bildmitte und den Bildrand. 10,1 LP/mm. Die graue Linie zeigt die ideale

Kontrastfunktion.

Die laterale Auflosung wurde fiir den mittleren Arbeitsabstand von 70 mm mit Hilfe eines positiven
1951-USAF-Auflosungstargets gemessen. Aus OCT-Aufnahmen wurden dazu laterale Intensitétspro-
file extrahiert und hinsichtlich des Kontrastes in Anhéngigkeit von der Linienfrequenz untersucht. Bei
Element 3 aus der Gruppe 2 des USAF-Targets mit einer Linienfrequenz von 10,1 Linienpaaren/mm
sank der Kontrast erstmals unterhalb einen Wert von 0,5 (siehe Abbildung 4.50). Nimmt man dies als

Unterscheidungskriterium zweier Bildpunkte, betréigt die laterale Auflosung 49,5 um.

Mit Hilfe von OCT-Aufnahmen des 1951-USAF-Auflsungstargets wurde die Breite der OCT-Scanlinie
in Abhingigkeit vom Arbeitsabstand bestimmt. Hierzu wurde eine vertikal stehende Liniengruppe
mit einer Frequenz von 1Linienpaar/mm lateral gescannt. Abbildung 4.51 zeigt beispielhaft die OCT-
Aufnahme des USAF-Targets im Arbeitsabstand von 60 mm und den linear steigenden Verlauf der

Scanlinienbreite.
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ABBILDUNG 4.51.: Messung der Scanlinienbreite in Abhingigkeit vom Arbeitsabstand (links) mit
Hilfe von OCT-Aufnahmen eines USAF-Auflosungstarget (rechts).

Erprobung des OCT-Laryngoskops ex vivo

Zur ersten Erprobung des OCT-gestiitzten Laryngoskops wurden extrahierte Schweinestimmlippen
mit OCT und gleichzeitig mit der Videobildgebung aufgenommen. In Abbildung 4.52 ist links ein
OCT-Bild und rechts ein Videobild beispielhaft dargestellt, aufgenommen mit fixiertem Applikator

und ebenfalls fixierten Stimmlippen in einem Arbeitsabstand von 70 mm. Aufgrund von geringer

ABBILDUNG 4.52.: OCT- und Videoaufnahmen von extrahierten Schweinestimmlippen mit dem
OCT-Laryngoskop in einem Arbeitsabstand von 70 mm. Die Pfeile im OCT-Bild (links) markieren
die Dicke des Epithels (EP). LP=Lamina propria.

Riickkopplungseffizienz durch Fehlanpassungen bei der Fasereinkopplung und Abberationen sowie
Vignettierung im Endoskopsystem ist das OCT-Signal sehr schwach und die Eindringtiefe entspre-
chend gering. Das Epithel grenzt sich jedoch trotz des kleinen SNR von der Lamina propria ab.
Durch Applanation der Stimmlippenoberflache mit einem Deckglas kann der Kontrast leist verbes-
sert werden. So ist es sogar moglich ist, die Epitheldicke mit Hilfe eines mit dem Brechungsindex fiir

Stimmlippengewebe von n=1,4 skalierten Intensititsprofils zu messen (siche Abbildung 4.53).
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ABBILDUNG 4.53.: OCT-Aufnahme einer mittels eines Deckglases applanierten Schweinestimmlip-
pe (links). Aus dem Intensititsprofil (rechts) kann die Epitheldicke als Abstand zwischen den mar-

kierten Maxima bestimmt werden.

4.5. Diskussion

Im Rahmen dieser Arbeit wurde ein OCT-gestiitztes Laryngoskop fiir die kontaktfreie Untersuchung
am wachen Patienten entwickelt. Durch eine kollineare Strahlfiihrung von OCT- und Videobildge-
bung kann einerseits der Platzbedarf im Rachen des Patienten gegeniiber bisherigen Applikatoren mit
zwei Rohren [Yu(09] reduziert werden. Andererseits wird dadurch eine synchrone Fokussierung von
OCT- und Videostrahl ermoglicht, so dass der Arbeitsabstand des Laryngoskops fiir beide Verfahren
in einem Bereich von 40-100 mm auf die Anatomie des jeweiligen Patienten angepasst werden kann.
Gegeniiber konventionellen Laryngoskopen entspricht hier die Tiefenschérfe im Videobild aufgrund
der bevorzugten Auslegung des Systems fiir die OCT-Bildgebung in etwa dem Tiefenscanbereich
der OCT von 3,5 mm, so dass die Videobildgebung als Hilfe fiir die Einstellung des korrekten Ar-
beitsabstands genutzt werden kann. Sind die Stimmlippen im Videobild scharf abgebildet, liegen sie

entsprechend auch im OCT-Scanbereich.

Die Anderung des Arbeitsabstandes fiihrt zu einer variablen VergroBerung des Gesamtsystems. Das
hat zur Folge, dass sich die vom OCT-Strahl beleuchtete Flidche auf bzw. in der Probe sowie die NA
entsprechend der jeweiligen Vergroflerung dndert, so dass die Qualitit des detektierten OCT-Signals
schwankt. Zudem variiert neben der lateralen Auflésung und der Breite der OCT-Scanlinie auch die
FeldgroBe im Videobild. Diese Probleme konnten in Zukunft durch Integration eines Zoom-Systems
gelost werden, das die Bewegung der Fokussieroptik ausgleicht. Dies wire an verschiedenen Posi-
tionen im Optiksystem méglich, zum Beispiel als Zoom-Objektiv in der distalen Spitze. Eine weitere
Moglichkeit wire, synchron zur Bewegung der Fokussieroptik auch ihre Brennweite zu dndern. Dies
konnte beispielsweise durch Fliissigkeitslinsen realisiert werden, die momentan jedoch noch keine

ausreichend groB3en Aperturen besitzen.

Aufgrund der Aberrationen und Reflexionsverluste im Optiksystem ist die Riickkopplungseffizienz
in die OCT-Faser sehr gering und hat einen starken Signalverlust zur Folge. Durch Reduktion der

Oberflichenzahl konnte die Faserkopplungseffizienz in Zukunft moglicherweise verbessert werden.
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So konnte zum Beispiel das 12-linsige Relaysystem durch ein GRIN-Relay mit lediglich zwei Ober-
flachen ersetzt werden. Hier gilt es allerdings zu kldren, ob GRIN-Linsen fiir OCT- und Videobildge-
bung gleichzeitig gute Abbildungseigenschaften erreichen. Zudem ist es aufgrund der kleinen Durch-
messer von maximal 2 mm nicht moglich, gleichzeitig eine hohe laterale Auflésung fiir die OCT und
ein grofles Objektfeld fiir die Videobildgebung zu realisieren. Eine weitere Moglichkeit wire, alle
optischen Elemente in die distale Spitze zu integrieren, ohne eine Relayoptik zu bendtigen (siehe

Abbildung 4.54). Durch die Integration des Kamerachips in die Spitze (Chip-on-the-tip-Technologie)

CCD-Kamera Zoom-Objektiv Linearantrieb Faser

| ~
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ABBILDUNG 4.54.: Die Integration aller optischen Bauelemente in die distale Spitze des Laryngo-
skops konnte eine Verbesserung der Abbildungseigneschaften und damit eine Steigerung der Faser-

kopplungseffizienz bewirken.

miisste das nach dem dichroitischen Spiegel folgende Optiksystem nur fiir die OCT-Wellenldnge op-

timiert und vergiitet werden, so dass hier eine hohere Abbildungsqualitit zu erwarten wére.

Wegen des grofen Arbeitsabstandes ist die NA fiir die OCT-Bildgebung bisher sehr klein, was in ei-
ner geringen lateralen Auflésung resultiert. Durch Anderung des Beleuchtungskonzeptes, z.B. durch
Integration von LEDs in die Spitze, konnten die Durchmesser der Endoskopoptiken in Zukunft ver-
groBert werden. So wire eine um bis zu 30% bessere laterale Auflosung moglich, wenn der Auf3en-

durchmesser des Endoskoprohres nicht geéndert wird.

Zur Evaluierung der Methode wurde der Strahl eines faserbasierten TDOCT-Systems in das Laryn-
goskop eingekoppelt, das unter Beriicksichtigung der méglichen Bewegungen wihrend der Unter-
suchung bei kleinen Geschwindigkeiten noch ausreichend kontrastreiche Bilder mit nur geringen
Bewegungsartefakten liefert. Das OCT-System ist als Kombination eines Common-Path- mit einem
Michelson-Interferometer aufgebaut. Durch das Common-Path-Interferometer werden Signalstorun-
gen durch Polarisationsdrehungen bei Biegung der Faser vermieden, da diese in beiden Armen glei-
chermaBen auftreten. AuBerdem kann der Probenarm einfach durch Anderung der Faserlinge belie-
big verldngert oder verkiirzt werden, ohne eine Anpassung im System vornehmen zu miissen. Im
Michelson-Interferometer wird der Tiefenscan durch Faserstretcher und die Referenzarmlédngenan-

passung bei Variation des Arbeitsabstandes durchgefiihrt sowie die Dispersion kompensiert.

Die Position des OCT-Scans auf der Stimmlippe kann in dem hier realisierten Aufbau bisher nur

durch Bewegen des gesamten Laryngoskops verdndert werden. Durch Integration eines zweiten Scan-
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ners wire die Einstellung der Scanposition in einer Raumrichtung moglich. Hier wire auch die Aus-
wahl der Position im Videobild denkbar. Zudem konnten mit zwei Scannern 3D-Datensétze aufge-

nommen werden.

Da der Messbereich der OCT im Vergleich zur konventionellen Laryngoskopie, bei der die Tiefen-
schirfe in etwa den gesamten Kehlkopfbereich abdeckt, nur etwa 3,5 mm betrégt, ist die Untersu-
chungsmethode sehr empfindlich gegeniiber Bewegungen. Durch den Tremor des Arztes oder Be-
wegungen des Patienten kann der zu untersuchende Bereich der Stimmlippen nur schwer innerhalb
des Bildausschnitts gehalten werden. In Zukunft miissen diese zufilligen Bewegungen durch ein Au-
tofokussystem mittels einer schnellen Anpassung der Proben- oder Referenzarmlinge kompensiert

werden [Zha08], um eine Untersuchung auch fiir Ungeiibte zu ermoglichen.

Bei einer kontaktfreien Untersuchung am wachen Patienten treten immer auch schnelle axiale Bewe-
gungen der Stimmlippen durch Phonation auf, die die Qualitit der OCT-Aufnahmen beeintrichtigen.
Im Rahmen dieser Arbeit wurden die moglichen Bewegungsartefakte fiir die verschiedenen OCT-
Methoden theoretisch und experimentell untersucht. In der TDOCT entsteht ein Fehler in der axia-
len Positionsdarstellung sowie ein SNR-Verlust, der jedoch erst bei sehr hohen Geschwindigkeiten
auftritt. Im Fall von SDOCT kann es sogar zum vollstindigen Signalverlust kommen. Auch in der
SSOCT tritt ein axialer Positionsfehler auf, zudem verbreitert sich die axiale Auflosung bei hohen Ge-
schwindigkeiten um ein Vielfaches. Wihrend die Positionsfehler bei Kenntnis der Geschwindigkeit
numerisch korrigiert werden konnen, kann einem Signalverlust bzw. einer Auflosungsverschlech-
terung nur durch hohere Scangeschwindigkeiten entgegengewirkt werden. Die TDOCT ist aufgrund
des mechnischen Scannens des Referenzarmes auf wenige kHz beschriankt und wird in Zukunft wahr-
scheinlich keinen entscheidenen Geschwindigkeitszuwachs mehr erfahren. In der SDOCT sind die
Ausleserate der Zeilenkamera und die full well capacity die limitierenden Groflen. Bei steigender
Ausleserate zum Beispiel durch den Einsatz von CMOS-Kameras sinkt die Integrationszeit, so dass
bei gleicher full well capacity entsprechend mehr Lichtleistung benotigt wird. Die Bestrahlungsstérke
darf jedoch einen gewissen Grenzwert nicht liberschreiten, so dass dadurch die Scangeschwindigkeit
begrenzt wird. Eine Geschwindigkeitssteigerung bei konstanter full well capacity ist dann nur noch
iber die Steigerung der Quanteneffizienz des Sensormaterials moglich. In der SSOCT entspricht die
A-Scanrate der Durchstimmrate der Lichtquelle. Diese kann iiber die Anpassung der Resonatorlénge
skaliert werden und tibersteigt potentiell die Geschwindigkeiten von SDOCT-Systemen [Hub06a].
Kiirzlich wurde die experimentelle Realisierung einer durchstimmbaren ASE-Lichtquelle demons-
triert, bei der keine fundamentalen Grenzen in der Durchstimmgeschwindigkeit existieren [Eig09].
Da SSOCT zudem auch die Moglichkeit einer balanced detection [Che(7] bietet, wird sie in Zukunft

am besten fiir die kontaktfreie Stimmlippenuntersuchung geeignet sein.
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5. Computerassistierte Diagnose von

Stimmlippenerkrankungen

In den letzten zwei Jahrzehnten hat die computerassistierte Diagnose (computer-aided diagnosis,
CAD) in der medizinischen Bildgebung immer mehr an Bedeutung gewonnen. Sie zielt darauf ab,
den untersuchenden Arzt durch die Bereitstellung objektiver, quantitativer Maf3e bei der Interpreta-
tion der Bilder zu unterstiitzen [Doi07]. Zusitzlich kann der Arzt eine automatische Diagnose durch
einen Computeralgorithmus als ,,zweite Meinung® bei der entgiiltigen Diagnose hinzuziehen. Das
Konzept der CAD bezieht aber im Gegensatz zu einer rein automatischen Diagnose immer den Arzt
und den Computer gleichermal3en ein. Die computergestiitzte Auswertung soll dabei den Arzt also
nicht ersetzten sondern durch zusitzliche Fahigkeiten ergidnzen. Gerade in der Differentialdiagnose
von Gewebeveridnderungen anhand von objektiven Kriterien liegt die Stirke der CAD. So konnte zum
Beispiel in der Mammographie eine Steigerung der Sensitivitit und Spezifizitit bei der Unterschei-

dung von malignen und benignen Lasionen gezeigt werden [Hal04].

Auch in einigen OCT-Anwendungen wurde die automatische Auswertung von OCT-Daten fiir den
Einsatz in der CAD bereits untersucht. Ein guten Uberblick iiber die verschiedenen Methoden und
Anwendungen liefert Bazant-Hegemark [BHO9]. In der Regel werden die OCT-Aufnahmen zunéchst
mittels geeigneter Algorithmen segmentiert, um charakterische Strukturen des Gewebes vermessen
oder zusitzliche Information wie zum Beispiel optische Gewebeeigenschaften extrahieren zu kon-
nen. Anhand dieser Daten kann anschlieend im Rahmen der Klassifikation eine Aussage iiber ein

bestimmtes Kriterium wie zum Beispiel den Malignititsgrad getroffen werden.

In diesem Kapitel wird zunéchst in die grundlegenden Bildverarbeitungprinzipien im Rahmen der
CAD eingefiihrt, bevor die Algorithmen zur Segmentierung klinischer OCT-Bilder und die Methoden

zur automatischen Auswertung niher vorgestellt und diskutiert werden.

5.1. Einfithrung in die computerassistierte Diagnose mit OCT

Der typische Ablauf einer computergestiitzten Analyse von medizinischen Bilddaten ist in Abbil-
dung 5.1 dargestellt [BH09]. Die Bilder werden nach der Aufnahme im Rahmen der Vorverarbei-
tung (engl. Preprocessing) fiir die anschlieBende Segmentierung vorbereitet. Ziel der Vorverarbei-

tung ist es, die Effektivitit der Segmentierung zum Beispiel durch die Unterdriickung von Rauschen,

87
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ABBILDUNG 5.1.: Typischer Ablauf einer computerassistierten Diagnose mittels OCT-Bilddaten.

Helligkeitskorrekturen oder Kontrastanpassungen zu optimieren. Die Entfernung von Speckle und
Bildrauschen wird mittels geeigneter Weichzeichnungsfilter durchgefiihrt [Ban00O]. Diese entspre-
chen spektral einer Tiefpassfilterung, hohe Ortsfrequenzen werden also abgeschwicht und das Bild
somit geglittet. Die Filterung geschieht durch Faltung des Ursprungsbildes mit einer bestimmten
Filterfunktion. Diese Filterfunktionen beziehen die umliegenden Nachbarpixel des gerade zu prozes-
sierenden Pixels ein und speichern zum Beispiel im Falle des Mittelwertfilters den Mittelwert aller
Pixel des Filterkerns (engl. Kernel). Im Falle des Medianfilters dagegen wird der Median aller Pi-
xelwerte des Kernels iibernommen. Der Medianfilter hat generell den Vorteil, dass er im Gegensatz
zum Mittelwertfilter Kanten von Regionen, die grofer sind als der Filterkernel, nicht so stark ver-
schmiert, kleinere Strukturen wie Speckle aber trotzdem effektiv entfernt [Rog06]. Eine nichtlineare
Abwandlung des Medianfilters ist der Hybrid-Medianfilter, der die Erhaltung der Kanten verbessert.
Mit verschiedenen Kernelformen wird hier jeweils der Median und von den verschiedenen Zwischen-
ergebnissen wiederum der Median berechnet. Oft kann aber auch ein Gaullfilter gute Ergebnisse lie-
fern. Hier sind die Filterkoeffizienten des Kernels entsprechend einer gaulschen Verteilung gewihlt.
Abbildung 5.2 zeigt die Rauschunterdriickung durch verschiedene Weichzeichnungsfilter am Bei-

spiel einer OCT-Aufnahme von einer gesunden humanen Stimmlippe. Mittels weitaus komplexerer,

ABBILDUNG 5.2.: Rauschunterdriickung mit verschiedenen Weichzeichnungsfiltern jeweils mit ei-

ner KernelgroBe von 3 x 3 und 5 x 5 am Beispiel einer gesunden humanen Stimmlippe: Originalbild

(a), Mittelwertfilter (b,c), Medianfilter (d,e), Hybrid-Median (f,g) und Gauflfilter (h,i).

nichtlinearer Methoden wie der adaptiven Filterung kann zum Beispiel mit lokal angepassten Filter-

parametern auf Struktur- oder Helligkeitsunterschiede innerhalb des Bildes reagiert werden. Dadurch
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kann das Rauschen effektiv unterdriickt und Kanten gleichzeitig aufgesteilt werden [Rog02]. Weitere
Beispiele fiir nichtlineare Filter sind Wavelet- und Diffusionsfilter, die auch bereits erfolgreich in der

OCT angewendet wurden [LP09, Sal07].

Die Segmentierung kann je nach gewiinschtem Ziel durch zahlreiche Verfahren realisiert werden
[Rog06]. Diese werden grundsitzlich in zwei Klassen unterteilt: regionenbasierte Techniken teilen
bestimmte Bildanteile anhand eines definierten Homogenititskriteriums einzelnen Regionen zu, kan-
tenbasierte Techniken nehmen die Bildaufteilung anhand der Detektion von Kanten zwischen Regio-
nen mit unterschiedlichen Eigenschaften vor. Die schwellwertbasierte Segmentierung ist ein beliebtes
regionenbasiertes Verfahren, bei dem Helligkeitswerte einzelner Pixel mit einem Schwellwert vergli-
chen und dementsprechend einer Region zugeordnet werden [Sez04]. Aus den resultierenden Binér-
bildern kann dann der Ubergang zwischen den Regionen bestimmt werden. Dabei gibt es globale und
lokale Techniken der Schwellwertbestimmung. Bei der globalen Methode wird ein Histogramm des
Bildes erstellt, das in der Regel zwei Maxima aufweist. Ein Peak entspricht der Grauwertverteilung
des Hintergrundes, der zweite Peak gibt die Grauwertverteilung der zu extrahierenden Bildinformati-
on wieder. Uber den Schwellwert, der zwischen beiden Verteilungen liegt, konnen nun beide Bereiche
voneinander getrennt werden. Wird der Schwellwert fiir die Erzeugung des Binérbildes anhand von
lokalen Eigenschaften verschiedener Bildbereiche bestimmt, spricht man von der lokalen Metho-
de. Sie wird angewendet, wenn der Schwellwert aus dem Histogramm zum Beispiel aufgrund von
Helligkeits- oder Kontrastschwankungen innerhalb des Bildes nicht sicher bestimmt werden kann.
Die lokalen Schwellwerte konnen - falls notig - auch fiir jedes Pixel getrennt angepasst werden. Ins-
gesamt sind die Schwellwerte beider Verfahren leicht und schnell zu berechnen, fithren aber nicht
zwangsldufig zu zusammenhédngenden Segementen, da immer nur einzelne Pixel verarbeitet werden.
Die Algorithmen sind aber aufgrund des geringen Rechenaufwandes einfach zu implementrieren und
werden daher oft komplexeren Techniken vorgezogen. Eine automatische Berechnung des Schwell-
wertes ist hier von Vorteil, damit der Algorithmus moglichst robust gegen Helligkeits- und Kon-
trastdnderungen ist. Zu den regionenbasierten Verfahren zéhlt aulerdem das Region Growing, das
nach Gruppen von Pixeln mit dhnlichen Eigenschaften sucht. Ausgehend von einzelnen zuvor be-
stimmten Pixeln oder Pixelgruppen einer gesuchten Region werden Nachbarpixel entsprechend eines
Homogenitétskriteriums der Pixelgruppe zugeordnet, bis dieses Kriterium am Rand der Region nicht
mehr erfiillt ist. Dabei ist die Qualitit der Segmentierung sehr stark von dem Homogenititskriterium

abhingig [Gas09].

Kantenorientierte Verfahren suchen innerhalb des gesamten Bildes nach Kanten bzw. Rindern, die
sich als Intensitdtsgradienten darstellen. Viele Gradientenoperatoren wie zum Beispiel der Laplace-
oder der Sobel-Kantenfilter basieren wie die linearen Rauschfilter auf einer Faltung des Bildes mit
der Filtermatrix [Bur09]. In der Regel schlie3t sich nach der Gradientensuche eine Schwellwertope-
ration an, die die Lage der detektierten Kante in einem Binérbild anzeigt. Da die Kantenorientierten

Methoden sehr anfillig gegeniiber Rauschen sind, ist eine sorgfiltige Vorverarbeitung notwendig.
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Falsch segmentierte oder fehlende Pixel bzw. Regionen kénnen im Rahmen der Nachverarbeitung
korrigiert werden, um vollstindig zusammenhédngende Segmente zu erhalten. Dies kann entweder
manuell zum Beispiel durch Nachzeichnen einer Linie oder aber automatisch durch geeignete Inter-

polationsalgorithmen erfolgen.

Aus den Segmenten oder der gesamten Bildinformation werden Merkmale gewonnen, die im Rahmen
der Klassifizierung als mogliche diagnostische Indikatoren dienen. Dies ist aber auch ohne vorheri-
ge Segmentierung moglich, wenn zum Beispiel Texturen oder Specklemuster anhand des gesamten
Bildes analysiert werden. Mit einer Texturanalyse konnen beispielsweise unterschiedliche Gewebe-
strukturen oder sogar pathologisches von gesundem Gewebe aufgrund der verschiedenen Texturen
unterschieden werden [Gos03, LP0O8]. Auch durch Speckleanalyse ist es moglich, verschiedene Ge-
webe voneinander abzugrenzen, da die jeweilige Speckleverteilung mit den Streueigenschaften des
Gewebes korreliert [Hil0O6]. Es konnen aber auch objektive Maf3e fiir die Gewebeeigenschaften wie
Streukoeffizienten oder Brechungsindizes aus OCT-Bildern extrahiert werden [Knii00, KhoO3]. In der
Opthalmologie ist vor allem die automatische Vermessung von Schichtdicken nach Segmentierung
der OCT-Aufnahmen stark verbreitet. So konnen zum Beispiel die einzelnen Schichten der Retina
sehr gut voneinander abgegrenzt und vermessen werden [FerOS5]. Auch die Haut oder die Schleim-
hiute im Mundraum und Kehlkopf stellen sich als klar definierte Schichtstrukturen dar, bei denen zum
Beispiel die Epitheldicke sehr gut automatisch bestimmt werden kann [Wei04]. Als mogliche Indika-
toren fiir pathologische Gewebeverdnderungen kommen hier zum Beispiel die Zunahme der Epithel-
dicke oder die Intaktheit der Basalmembran in Betracht [Tsa08]. Aber nicht nur rein morphologische
Informationen, sondern auch zusitzliche statistische Werte konnen bei der automatischen Klassifi-
kation hilfreich sein. Ein Beispiel dafiir ist die Standardabweichung aller A-Scan-Intensitétsprofile
innerhalb eines definierten lateralen Scanbereiches. So zeigt eine Untersuchung des Mundhohlenkar-
zinoms, dass sich die Standardabweichung fiir verschiedene Krebsstadien in Abhéngigkeit von der
Tiefe dndert [Tsa09].

Eine Merkmalsextraktion ist notig, wenn eine zu grofe Anzahl von zum Teil redundanten Variablen
bzw. Indikatoren aus den OCT-Bildern gewonnen wird und so eine praktikable Weiterverarbeitung im
Rahmen der Klassifizierung unmdoglich machen. Der urspriingliche Variablensatz wird hierzu mittels
geeigneter Transformationen auf eine sinnvolle Anzahl von Merkmalen reduziert. Beispiele fiir solche
Reduktionstechniken sind die Hauptkomponentenanalyse (principal components analysis, PCA) und

die Diskriminanzanalyse (linear discriminant analysis, LDA) [Qi08].

Im Rahmen der Klassifizierung werden statistische Methoden angewendet, um die extrahierten Merk-
male hinsichtlicher ihrer Eignung fiir eine automatische Diagnose zu untersuchen bzw. um auf ihrer
Basis eine Entscheidung zu treffen. Die Messdaten aus den OCT-Bildern werden iiber die Merk-
male (Klassifikatoren) definierten Klassen, z.B. gesundes und pathologisches Gewebe, zugeordnet.
Mit einem Test auf ein Merkmal konnen Zuordnungfehler bestimmt werden, die durch statistische

Kennwerte wie zum Beispiel Sensitivitidt oder Spezifizitit ausgedriickt werden [Fah(Q7]. Diese cha-
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rakterisieren somit die Glite eines Klassifikators. Die Sensitivitidt gibt die Richtigpositiv-Rate, die
Spezifizitit die Richtignegativ-Rate in Bezug auf eine bestimmte Hypothese (z.B. die Intaktheit der
Basalmembran) an. Teilt ein Klassifikator die Messgréfle mehreren méglichen Klassen zu, z.B. wenn
mit der gemessenen Epitheldicke ein Dysplasiegrad bestimmt werden soll, kann die Varianzanly-
se priifen, ob die Klasseneinteilung sinnvoll ist. Hier wird getestet, ob die Varianz zwischen den
Klassen groBer ist als innerhalb der Klassen. Ist das der Fall, unterscheiden sich die Klassen signifi-
kant voneinander und die Einteilung gilt als sinnvoll. Vorraussetzung fiir die Varianzanalyse ist eine
Normalverteilung der Messgroflen, was bei kleinen Stichproben aber hiufig nicht der Fall ist. Dann

werden in der Regel parameterfreie (verteilungsfreie) Testverfahren gewéhlt [Bor(08].

5.2. Erfassung und Verarbeitung klinischer OCT-Aufnahmen

5.2.1. Erfassung klinischer OCT-Bilder

Im Rahmen einer prospektiven Studie wurden an der Klinik fiir Hals-Nasen-Ohren-Heilkunde des
Universitatsklinikum GieBen klinische OCT-Bilder von 201 Patienten mit insgesamt 217 Kehlkopt-
verdnderungen aufgenommen [Kra09]. Die OCT-Untersuchungen fanden jeweils wihrend der Mi-
krolaryngoskopie zwischen der klinischen Beurteilung unter dem Operationsmikroskop und einer
Biopsieentnahme statt. Insgesamt wurden 53 maligne, 34 prikanzerdse und 130 benigne Verdnde-
rungen nach histologischer Verifikation diagnostiziert. In einer bereits veroffentlichen Analyse ist
der klinische Wert der OCT anhand eines Vergleiches von Verdachtsdiagnosen (OCT+MLS) mit den
definitiven Diagnosen (Histologie) bestitigt worden [KraO8b]. Hier konnte auch gezeigt werden, dass
die Sensitivitit und die Spezifizitit fiir den Nachweis maligner Tumoren gegeniiber alleiniger MLS
gesteigert werden konnte. Zudem konnte eine Zunahme der Epitheldicke mit dem Grad der Mali-
gnitit festgestellt werden [Kra09]. Eine objektive, quantitative Auswertung der Epitheldicken fehlt
jedoch bisher.

Fiir die Aufnahmen wurde ein TDOCT-System der Firma BioMedTech (Nischni Nowgorod, Russ-
land) eingesetzt. Bei einer Zentralwellenlinge von 980 nm liefert es eine axiale und laterale Auf-
16sung von ca. 20 um. Mit einer Bildrate von 1 Hz konnten Aufnahmen mit einem Tiefenscanbe-
reich von 1,47 mm (gemessen in Luft) und einem lateralen Scanbereich von 2 mm erzeugt werden.
Pro A-Scan wurden 200 Datenpunkte aufgenommen, jeder B-Scan wurde aus 200 A-Scans zusam-
mengesetzt. Ein faserbasierter Applikator wurde unter operationsmikroskopischer Kontrolle auf die
Stimmlippen aufgesetzt, um mogliche Artefakte durch Bewegungen zu minimieren. Dabei wurde
darauf geachtet, das Gewebe moglichst nicht zu komprimieren, um Fehler bei der Vermessung der
Gewebestruktur z.B. durch Brechungsindexdnderungen zu vermeiden [Cha96, Dre(9]. Der laterale
Scan wurde mittels eines magnetisch ausgelenkten Scanners in der Faserspitze durchgefiihrt. Der

Fokus lag etwa 400 um unterhalb eines Schutzglases des Faserscanners, das mit dem Gewebe in
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Kontakt gebracht wurde. Durch die Untersuchung im Kontaktverfahren war die Fokuslage fiir jede
Untersuchung gleich, so dass diese bei der spéteren Auswertung der Bilddaten keinen entscheidenden
Einfluss auf die Ergebnisse hat. Zudem hat die Verwendung des Schutzfensters den Vorteil, dass Re-
flexionen an der Gewebeoberfliche aufgrund der angepassten Brechungsindizes nur sehr gering sind.
Bei der Bildaufnahme wurden immer gleiche Aufnahmeparameter gewéhlt, um den Kontrastumfang
fiir alle Aufnahmen moglichst konstant zu halten. Die OCT-Aufnahmen wurden nach der Aufnahme

als 8 bit-Graustufenbilder gespeichert.

Aus den Bilddaten wurde ein Lernsatz mit insgesamt 32 Bildern ausgewihlt (siehe Tabelle 5.1),
um geeignete Algorithmen fiir die Segmentierung zu entwickeln und zu erproben. Alle Bilder des
Lernsatzes wurden jeweils durch drei Experten der Arbeitsgruppe manuell segmentiert, um damit die

Leistungsfahigkeit des Segmentierungsalgorithmus zu iiberpriifen.

Diagnose n
Normal 12
Narbe

Zyste
Reinkeddem
Granulom
Papillom
Dysplasie

AN N = = = BN WD

Invasives Karzinom

TABELLE 5.1.: Lernsatz mit insgesamt 32 OCT-Bildern von normalen und pathologisch verdnderten

humanen Stimmlippen.

5.2.2. Vorverarbeitung

Die Algorithmen sowohl fiir die Vorverarbeitung als auch fiir die Segmentierung, die Nachverar-
beitung und die Vermessung der Epitheldicken wurden als Plugin fiir die lizenzfreie Bildverarbei-
tungssoftware ImageJ programmiert, die in der medizinischen und wissenschaftlichen Bildanalyse
stark verbreitet ist. Die Software basiert auf der Programmiersprache Java, sie ist somit plattformu-
nabhéngig, durch Plugins leicht erweiterbar und kann zudem als Bibliothek in andere Programme

eingebunden werden.

Im Rahmen der Vorverarbeitung werden die Bilder zunéchst fiir die Segmentierung vorbereitet. Durch
eine Region of Interest (ROI) kann der Benutzer ein geladenes Bild auf ein gewiinschtes Maf} ver-
kleinern. Wird keine ROI bestimmt, wird das gesamte Bild weiterverarbeitet. Im ersten Schritt wird

das Hintergrundrauschen entfernt. Dazu wird ein Histogramm des Hintergrundes erstellt und dessen
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hochster Grauwert 1, mit einer Haufigkeit n#0 bestimmt. Den Zielpixeln x',y") werden durch

eine Punktoperation folgende Werte zugeordnet:

I(z",y") = I(z,y) = Imaz.1 falls I(z,y) — Imaz,z >0
I(z',y") =0 falls I(x,y) — Imaz,q < 0.

6D

Anschliefend werden die Speckle durch einen Mittelwertfilter mit einer 3x3-Filtermatrix unter-

driickt.

Zudem werden Hintergrundpixel, die oberhalb der Stimmlippen und unterhalb der Bildgebungstiefe
liegen und daher keine Bildinformation tragen, entfernt. Durch die Reduktion der Pixelzahl kann der

weitere Verlauf der Verarbeitung durch Einsparung von Rechenzeit beschleunigt werden.

5.2.3. Automatische Segmentierung

Fiir die Vermessung der Epitheldicke sind zwei Segmentierungsschritte notwendig, die Erkennung
der Oberfliche und die Detektion des Ubergangs zwischen Epithel und Lamina propria. In beiden
Fillen wurden schwellwertbasierte Verfahren ausgewihlt, die trotz der Einfachheit sehr gute Seg-
mentierungsergebnisse in nur sehr kurzer Rechenzeit liefern. Im ersten Schritt betrdgt der Schwell-
wert aufgrund der Hintergrundentfernung in der Vorverarbeitung Is=0. Den Zielpixeln I(z',y") des
resultierenden Binérbildes (Abbildung 5.3¢) werden also folgendende Grauwerte zugeteilt:
I(2',y')=0 falls I(z,y) =Ig
(5.2)
I(2',y") = 255 falls I(x,y) > Ig.
Die Oberfiche kann fiir jeden A-Scan als das erste Pixel mit I(y’)=255 angenommen werden (Ab-

bildung 5.3d). Die Koordianten (z’,y") dieser Pixel werden gespeichert.

Ein Ablaufdiagramm fiir die Detektion der Basalmembran ist in Abbildung 5.4 dargestellt. Zunichst
wird fiir das Epithel ein Histogramm HFg liber die gesamte Breite des Bildes und eine Tiefe von 5
Pixeln ab der iiber alle A-Scans gemittelten Position der Oberfldche berechnet. Als Schwellwert wird
der hochste Grauwert I, ¢ mit einer Haufigkeit n#0 bestimmt. Entsprechend wird ein Histogramm
Hj, fiir die vermutete Lamina propria iiber eine Tiefe von 5 Pixeln ab einem Abstand von 6 Pixeln
von der Unterkante von H g berechnet und dessen hochster Grauwert I,,,,, 1, berechnet. AnschlieBend
wird gepriift, ob I),4z, 1, = Imaz, £ > 100, also der Kontrast zwischen Epithel und Lamina propria, aus-
reichend groB ist. Ist dies der Fall, werden I, und I, g zur Berechnung zweier Binérbilder
gewihlt (Abbildung 5.3e+g), aus denen jeweils die Position des ersten Pixels mit 7 (y)=255 fiir jeden
A-Scan extrahiert wird (Abbildung 5.3f,h). Diese zwei Linien stellen die beiden Grenzwerte fiir die
Lage der Basalmembran dar. Durch Hinzunahme der mittleren Grauwerte aus Hr und Hy wird die
tatséchliche Position der Basalmembran berechnet (Abbildung 5.31). Fiir 40 < 1,441, = I gz, e < 100

wird zunichst der Kontrast um 50% erhoht, um das Epithel besser von der Lamina propria trennen zu
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ABBILDUNG 5.3.: Originalbild (a) und Ergebnisse der einzelnen Segmentierungsschritte. Gefiltertes
Bild (b), Bindrbilder (c,e,g), extrahierte Linien fiir die Oberflache (d) und die Basalmebran (f,h),

korrigierte Linie der Basalmembran (i) und Originalbild mit beiden Linien (j).

konnen. Das Bild wird darauthin mit einem 5x5-Mittelwertfilter gegléttet und die beiden Schwellwer-
te werden neu errechnet. Die Bestimmung der Lage der Basalmembran erfolgt anschlieend wie oben
beschrieben. Fiir I,q4, 1, — Imaz, £ <40 erfolgt ebenfalls eine Kontrasterh6hung um 50% und eine neue
Schwellwertberechnung. Falls weiterhin 1,42 1. — Inae, £ <40, wird die Segmentierung abgebrochen.
Im anderen Fall verliduft die Berechnung wie bereits beschrieben. Bei Abbruch der Segmentierung
startet ein zweiter Algorithmus, der durch eine Schwellwertsegmentierung die untere Kante der Bild-
information findet. So kann unter Umstidnden die Umrandung eines Tumors detektiert werden und
dessen Ausdehnung in die Tiefe vermessen werden, sofern er nicht grofler als die Eindringtiefe des
Lichtes ist. Das Ursprungsbild wird dazu nach Subtraktion des Hintergrundes zunéchst mit einem
5x5-Median gefiltert und anschlieBend mit /g=0 in ein Binérbild transformiert, um die Kanten ex-
trahieren zu konnen. In allen Fillen werden nach erfolgreicher Segmentierung beide Linien in ein
Bild iiberfiihrt. So kann der Abstand zwischen den Linien als Epitheldicke bestimmt werden. Zu-
siitzlich kénnen beide Linien zur subjektiven Uberpriifung in das Originalbild eingezeichnet werden

(Abbildung 5.3).
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Histgramm Epithel Histogramm Lamina propria
max. Grauwert max. Grauwert

/

Differenz berechnen
|

>100 J40< Diff <100 J<40
Kontrasterhéhung Kontrasterhéhung
Weichzeichnen Weichzeichnen
Bestimmung neuer Bestimmung neuer
Schwellwerte Schwellwerte
v Differenz ‘k'Jerech nen

2 Binarbilder durch Schwellwerte >40 <40
fur Epithel und Lamina propria v

neuer Algorithmus:
2 Linien extrahieren, die die Grenzwerte
der méglichen Ubergénge repréasentieren Ursprungsbild

Ermittlung der tats&chlichen Linie Binarbild
(Schwellwert: Hintergrund)

2 Linien extrahieren:
Oberflache + untere Kante

Linien in ein Bild Uberfuhren

Vermessung + Auswertung

ABBILDUNG 5.4.: Ablaufdiagramm der Segmentierung zur Detektion der Basalmembran.
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5.2.4. Automatische Messung der Epitheldicke

Die Epitheldicke wird fiir jeden erfolgreich segmentierten A-Scan als Abstand der zwei extrahierten
Kanten berechnet, die die Gewebeoberfliiche und den Ubergang zwischen Epithel und Lamina pro-
pria représentieren. Die Epitheldicken, die zunidchst nur als Pixelwerte vorliegen, werden iiber den
bekannten Tiefenscanbereich skaliert. 200 Pixel entsprechen in Luft einer Tiefe von 1,47 mm, fiir
Stimmlippengewebe reduziert sich der Wert um den Brechungsindex von n=1,4 (siehe Kapitel 2.4)
auf 1,05 mm, so dass jedes Pixel einer Grofle von 5,25 um entspricht. Die Ergebnisse der Epithel-
dickenmessung nach automatischer und manueller Segmentierung sind in Tabelle 5.2 zusammenge-
fasst. Angegeben sind die tiber alle Mittendicken der Einzelbilder gemittelten Epitheldicken und die
Standardabweichung fiir die Mittelung. Zwei Bilder, die nicht korrekt segmentiert werden konnten,

wurden ausgeschlossen, so dass hier nur insgesamt 30 Bilder aufgefiihrt sind.

Diagnose n Algorithmus Experte 1 Experte 2 Experte 3
Normal 11 | 112,36 £ 56,08 | 105,55+ 57,78 | 103,36 + 54,79 | 104,73 + 55,62
Narbe 5 66,00 £ 26,54 | 54,80 +£22,26 | 53,00+22,77 | 52,20 +21,60
Zyste 4 90,75 +51,04 | 51,00+£26,81 | 51,25+31,79 | 47,75 +26,86
Reinkeodem 1 63,00 48,00 45,00 45,00
Granulom 1 | 305,00 172,00 383,00 289,00
Papillom 1 | 278,00 311,00 367,00 297,00
Dysplasie 2 | 466,50 £41,72 | 321,50 + 82,73 | 352,00 + 53,74 | 348,00 + 43,84
Invasives Karzinom | 5 | 295,80 + 75,79 | 307,00 + 35,84 | 364,00 + 72,73 | 308,20 + 24,31

TABELLE 5.2.: Ergebnisse der Epitheldickenmessung nach automatischer und manueller Segmen-
tierung. Dargestellt sind die iiber alle n gemittelten mittleren Dicken jedes Einzelbildes und die Stan-

dardabweichung fiir die Mittelung, jeweils angegeben in pum.

Abbildung 5.5 zeigt, dass die Epitheldicke bei einigen Veridnderungen wie zum Beispiel Granulom
oder Papillom sehr stark von den Normalwerten abweicht. Bei den Dysplasien und invasiven Kar-
zinomen konnte das Epithel im Rahmen der automatischen Segmentierung nicht eindeutig von der
Lamina propria abgegrenzt werden. Hier wurde der zweite Algorithmus angewendet, der jeweils die
scheinbare untere Kante des Epithels detektiert hat. Im Falle der invasiven Karzinome war die Basal-
membran bereits durchbrochen und die Lamina propria infiltriert, so dass hier auch die Umrandung
der Tumorzapfen bei der Berechnung der Epitheldicke mit einbezogen wurde. In Abbildung 5.6 sind
beispielhaft die Ergebnisse der automatischen Segmentierung fiir eine hohergradige Dysplasie und
ein invasives Karzinom gegeniibergestellt. Bei der Dysplasie ist die Basalmembran noch intakt, beim
invasiven Karzinom hingegen ist sie durchbrochen. Im Falle einiger gutartiger Verdnderungen wie
Narbe, Zyste oder Reinkeddem ist die Epitheldicke kaum verdndert, zum Teil sogar kleiner als die

Normaldicke.
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ABBILDUNG 5.5.: Gemittelte Epitheldicke nach automatischer und manueller Segmentie-
rung (NO=normal, NA=Narbe, ZY=Zyste, RO=Reinkeddem, GR=Granulom, PA=Papillom,

DY=Dysplasie, CA=inavsives Karzinom).

ABBILDUNG 5.6.: Vergleich von hochgradiger Dysplasie (links) und invasivem Karzinom (rechts).
Die Pfeile im rechten Bild markieren die Tumorzapfen, auBlerdem sind deutlich Gefille (GE) zu

erkennen. Die gemessenen Epitheldicken betragen 437 pym (Dysplasie) und 403 um (Karzinom).
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5.2.5. Leistungsfihigkeit der automatischen Segmentierung

Abbildung 5.7 zeigt einen direkten Vergleich der automatischen und manuellen Segmentierungen an-

hand mehrerer Beispielbilder. Ein erster subjektiver Vergleich deutet darauf hin, dass der vorgestellte

Algorithmus Experte 1 Experte 2 Experte 3

ABBILDUNG 5.7.: Vergleich der Ergebnisse nach automatischer und manueller Segmentierung.

Oben: normale Stimmlippe, Mitte: Stimmlippenzyste, unten: invasives Karzinom.

Segmentierungsalgorithmus fiir diese drei Beispiele gut funktioniert. Besser vergleichbar sind die Er-
gebnisse jedoch mit Hilfe der Verteilung der Messwerte fiir alle A-Scans eines Bildes. In Abbildung
5.8 sind die Verteilungen der Epitheldickewerte fiir die drei Beispiele dargestellt, jeweils im Vergleich
zu den Expertensegmentierungen. Die Epitheldickewerte fiir die normale Stimmlippe nach automati-

scher Segmentierung haben gegeniiber den manuellen Segmentierungen einen leichten Offset, in den

Haufigkeit
Haufigkeit
Haufigkeit

20 30 40 50 60 70

0 10 20 30 40 50 60
Epitheldicke [um]

o 100 200 300 400 500
Epitheldicke [um] Epitheldicke [um]

ABBILDUNG 5.8.: Verteilungen der Epitheldickewerte nach automatischer und manueller Segmen-

tierung fiir drei verschiedene Beispiele: normale Stimmlippe (a), Zyste (b) und invasives Karzinom

().
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beiden anderen Fillen stimmen die Verteilungen fiir die Experten annidhernd mit den Verteilungen fiir

die automatische Segmentierung iiberein.

Die fiir die automatische und manuelle Segmentierung gemittelten Werte fiir die Epitheldicke sind vor
allem fiir die normalen Stimmlippen vergleichbar mit verschiedenen Angaben in der Literatur (sie-
he Tabelle 5.3). Arens et al. haben die Epitheldicken verschiedener Pathologien von insgesamt 206
Patienten lichtmikroskopisch in histologischen Schnitten untersucht [Are07b], Wong et al. haben im
Kontaktverfahren gewonnene OCT-Aufnahmen von 15 Patienten mit normalem Befund von ausge-
wertet. Kaiser et al. konnten erstmals einen Vergleich zwischen histologischen und OCT-Messungen
jeweils gleicher Probenorte gezeigt. Hierzu wurden insgesamt 15 Patienten mit OCT im Kontakt-

verfahren untersucht. Zwischen den Verfahren betrug die Abweichung im Mittel tiber 20 pm. Da im

Diagnose Auto | Expertel | Experte2 | Experte3 | [Are07b] | [Won05] | [Kai09]
Normal 112 106 103 105 146 129 81/103
Narbe 66 55 53 52

Zyste 91 51 51 48

Reinketdem 63 48 45 45 217

Polyp 244

Chr. Laryngitis 247

Granulom 305 172 383 289

Papillom 278 311 367 297 272

Dysplasie 466 322 352 348 258-445

Inv. Karzinom | 295 307 364 308 974

TABELLE 5.3.: Ergebnisse der Epitheldickenmessung nach automatischer und manueller Segmen-

tierung im Vergleich mit Literaturangaben, jeweils angegeben in um.

Rahmen dieser Arbeit fiir jede Gruppe nur wenige Bilder vermessen wurden, ist dieser Vergleich je-
doch nur bedingt aussagekriftig. So weichen zum Beispiel die Messwerte fiir das Reinkeddem oder

die invasiven Karzinome erheblich von den Angaben von Arens ab [Are07b].

5.3. Klassifizierung

Abbildung 5.5 hat bereits gezeigt, dass iiber die Detektion des Ubergangs von Epithel zu Lamina pro-
pria eine Einteilung in zwei Gruppen moglich ist. Durch die Software wird die Einteilung dadurch
automatisch vorgenommen, dass die eigentliche Segmentierung durch den ersten Algorithmus abge-
brochen wird, wenn kein Ubergang - also kein ausreichender Kontrast zwischen Epithel und Lamina
propria - vorhanden ist. Tabelle 5.4 zeigt die Wahrheitsmatrix fiir die analysierten Bilder. In allen

Fillen, in denen kein eindeutiger Ubergang zwischen Epithel und Bindegewebe mehr vorhanden ist
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Ubergang nicht vorhanden | Ubergang vorhanden

Ubergang nicht erkannt 8 4

Ubergang erkannt 0 20

TABELLE 5.4.: Wahrheitsmatrix fiir die Klassifizierung der OCT-Bilder anhand des Ubergangs zwi-

schen Epithel und Lamina propria.

(invasive Karzinome, Granulom, Papillom) wurde auch kein Ubergang detektiert (richtig positiv). Bis
auf vier Ausnahmen (falsch positiv) wurde in allen anderen Bildern, bei denen eindeutig das Epithel
von der Lamina propria abgrenzbar ist, der Ubergang auch detektiert (richtig negativ). In keinem Fall
wurde ein Ubergang erkannt, wenn keiner vorhanden war (falsch negativ). Eine Zyste konnte auf-
grund eines an einigen Stellen sehr diinnen Epithels mit dem ersten Algorithmus nicht segmentiert
werden und wurde daher der falschen Gruppe zugeordnet. Zudem wurde eine normale Stimmlip-
pe falsch zugeordnet, da das Epithel vermutlich wegen eines Ubergangs zu einer pathologischen
Verdnderung in einem Teil des Bildes nicht eindeutig abgrenzbar war (siehe Abbildung 5.9). Nach

manueller Auswahl einer ROI war in beiden Féllen aber eine richtige Zuordnung méglich. Bei zwei

ABBILDUNG 5.9.: Durch Wahl einer ROI (b,e) konnten zuvor falsch segmentierte Bilder (a,d) in den
ausgewdhlten Bereichen erfolgreich segmentiert werden (c,f). Das obere Beispiel zeigt eine Zyste, die
unteren Bilder zeigen eine normale Stimmlippe, vermutlich mit Ubergang zu einer pathologischen

Verinderung.

Dysplasien wurde ebenfalls der Ubergang nicht erkannt, obwohl die Basalmembran in beiden Fillen
intakt war (siehe Abbildung 5.10). Hier konnte ein moglicher subepithelialer Entziindungsherd, in
den oberen Bildern als transparente Regionen zwischen dem stark streuenden Epithel und der stark
streuenden Lamina propria zu erkennen, die Detektierbarkeit des Ubergangs unmoglich gemacht ha-
ben. Zudem ist der Kontrast zwischen Epithel und Lamina propria in beiden Fillen sehr gering, so

dass eine automatische Unterscheidung, die auf dem Helligkeitsunterschied beider Regionen basiert,
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ABBILDUNG 5.10.: Vergleich der Ergebnisse nach automatischer (a,c) und manueller Segmentie-
rung (b,d) fiir zwei Stimmlippen mit Dysplasien. In beiden Fillen konnte die noch intakte Basal-

membran nicht erkannt werden.

hier nicht moglich war.

Mit Hilfe der Wahrheitsmatrix (Tabelle 5.4) kann die Sensitivitit und die Spezifizitit bestimmt wer-
den. Die Sensitivitit ist hier die Wahrscheinlichkeit, dass kein Ubergang erkannt wird, wenn kein
Ubergang vorhanden ist. Sie wird in der klinischen Forschung auch oft Empfindlichkeit oder Treffer-

quote fiir die Detektion einer Krankheit genannt. Sie wird durch

Anzahl richtig positive

P(Ub icht erkannt |nicht vorhanden) =
(Ubergang nicht erkannt|nicht vorhanden) Anzahl richtig positive — Anzahl falsch negative

berechnet. Die Spezifizitit dagegen entspricht der Wahrscheinlichkeit, mit der ein Ubergang detek-

tiert wird, wenn ein Ubergang vorhanden ist. Die Berechnung erfolgt nach

.. Anzahl richti ti
P(Ubergang erkannt |vorhanden) = Hzall] TICHHe egdve

Anzahl richtig negative — Anzahl falsch positive

Die Sensitivitit fiir die Klassifikation der OCT-Bilder anhand der Detektion der Basalmembran be-
tragt demnach 100 % und die Spezifizitit 83 %.

Durch eine nachtrigliche Auswertung der A-Scan-Profile ist moglicherweise eine Unterscheidung
der Reinkeddeme und Zysten von den normalen und vernarbten Stimmlippen moglich. Der Abfall
der Intensitdt mit zunehmender Tiefe kann jeweils durch eine Exponentialfunktion I(z) = I - e R
mit unterschiedlichen Konstanten K fiir den exponentiellen Abfall gendhert werden. Abbildung 5.11
zeigt, dass sich die K fiir das Reinekddem (8,5) und die Zyste (9,4) sehr stark von denen der normalen

(42,6) und vernarbten (41,7) Stimmlippe unterscheiden.
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ABBILDUNG 5.11.: Uber den gesamten B-Scan gemittelte A-Scanprofile im Vergleich. Der Verlauf

des exponentiellen Abfalls fiir das Reinkeddem (rot) und die Zyste (griin) unterscheidet sich deutlich

von dem fiir die normale (schwarz) und vernarbte Stimmlippe (blau).

5.4. Diskussion

Im Rahmen dieser Arbeit konnte die grundsitzliche Eignung der schwellwertbasierten Segmentie-
rung zur automatischen Vermessung der Epitheldicke und der automatischen Klassifizierung der
OCT-Bilder gezeigt werden. Jedoch zeigt das Verfahren noch einige Schwéchen bei Aufnahmen,
in denen die Struktur innerhalb eines Bildes in horizontaler Richtung varriert. Da der Schwellwert
fiir die Erkennung des Ubergangs zwischen Epithel und Lamina propria global bestimmt wird, kann
auf solche Anderungen nicht reagiert werden. So kann die Epitheldickenbestimmung moglicherwei-
se fehlerhaft sein. Das bedeutet, dass der vorgestellte Algorithmus in dieser Form ungeeignet ist, um
zum Beispiel Tumorgrenzen detektieren zu kdnnen. Hierzu miisste der Schwellwert lokal bestimmt

oder sogar im Laufe der Segmentierung dynamisch angepasst werden.

Die Messergebnisse fiir die Epitheldicke sind vergleichbar mit verschiedenen Literaturangaben, je-
doch miissen fiir die Pathologien, die hier nur in geringer Zahl vermessen wurden, weitere Bilder
ausgewertet werden, um eine verlassliche Aussage treffen zu konnen. Mogliche Abweichungen zwi-
schen den Mittelwerten des Algorithmus und den Experten sind zum einen durch ein Nichterkennen
der Basalmebran und zum anderen dadurch enstanden, dass bei der automatischen Segmentierung
nicht immer alle A-Scans verwertbar waren und somit nicht in die Mittelwertbildung einbezogen

wurden.

Auch methodische Fehlerquellen miissen bei der Bewertung der automatischen Epitheldickenmes-

sung beriicksichtigt werden. So kann zum Beispiel das Gewebe durch das Kontaktverfahren bei der
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Bildaufnahme komprimiert worden sein und so die Epitheldicke entscheidend beeinflusst haben. Es
wurde jedoch versucht, mit dem Faserapplikator moglichst wenig Druck auf das Gewebe auszuiiben,
um so den Fehler gering zu halten. Um diesen Fehler vollstindig zu vermeiden, wére ein beriihrungs-
loses Verfahren, wie es in Kapitel 4 vorgestellt wurde, besser geeignet. Alternativ konnte auch ein in
ein Operationsmikroskop intregriertes System zweckmifig sein, das jedoch nur wihrend der Mikro-
laryngoskopie eingesetzt werden kann [Jus09]. Beide Verfahren haben allerdings den Nachteil, dass
sie anfillig gegeniiber Bewegungen sind und daher zusitzliche Artefakte moglich sind (siehe Kapitel

4.3).

Ein weiterer systematischer Fehler ist in der Skalierung der Tiefendimension durch den Brechungsin-
dex des Epithels zu finden. Hier wurde ein Wert von n=1,4 angenommen, wie er hiufig in der Literatur
fiir verschiedene Weichgewebe zu finden ist. Fanjul-Velez hat den Brechungsindex des Stimmlippe-
nepithels dagegen auf n=1,51 geschitzt [FV08], die Messungen wiirden im Vergleich also um ca.
8 % voneinander abweichen. Da jedoch die Variabilitiit des biologischen Gewebes sehr grof ist, wie
die hohen Werte fiir die Standardabweichung zeigen, hat dieser Fehler eher geringe Auswirkungen
auf die Klassifizierung des Gewebes. Um dennoch die Messungenauigkeit durch die Skalierung zu
verringern, wire eine Studie notwendig, in der der Brechungsindex fiir das Stimmlippenepithel mog-
lichst in vivo vermessen wird. Zudem wire eine Bestimmung fiir verschiedene Pathologien sinnvoll,
da n zum Beispiel mit zunehmender Malignitit ebenfalls zunimmt (siehe Kapitel 2.4). Die von Kniit-
tel eingefiihrte Methode der ortsaufgeldsten Messung des Brechungsindex wire sogar mit dem im

Rahmen dieser Arbeit entwickelten OCT-gestiitzten Laryngoskop moglich [Knii00].

Unter bestimmten Aufnahmebedingungen konnte auch die Fokussierung einen entscheidenden Ein-
fluss auf die Helligkeitsverteilung bzw. den Bildkontrast haben und damit die Segmentierung er-
schweren. Da die Fokuslage im Kontaktverfahren immer gleich ist, hat der Effekt hier allerdings
keinen Einfluss auf die Reproduzierbarkeit. Bei der hier verwendeten Aufnahmetechnik lag der Fo-
kus jeweils etwa 400 um unterhalb der Gewebeoberfliche. Die Berechnung der Tiefenschirfe nach
Gleichung (3.20) ergab fiir die laterale Auflosung des Faserapplikators von 20 pm einen Wert von
700 um. Der Effekt ist fiir das hier verwendete Verfahren daher klein und wurde entsprechend ver-
nachléssigt. Fiir hohere Auflosungen und beriihrungslose Verfahren miisste der Fokussierungseffekt
jedoch dynamisch korrigiert werden, um ein moglichst konstanten Kontrast zu erreichen und die

Reproduzierbarkeit der Segmentierungsergebnisse zu gewéhrleisten.

Bis auf einige Ausnahmen war die automatische Klassifizierung der OCT-Aufnahmen anhand der
Detektion des Ubergangs zwischen Epithel und Bindegewebe erfolgreich. Die Einteilung in zwei
Gruppen tiiber die Epitheldicke wiirde, wie in Abbildung 5.5 dargestellt, zum gleichen Ergebnis fiih-
ren. Fiir eine differenziertere Einteilung entsprechend der pathologischen Verdnderungen sind aller-
dings wesentlich mehr Aufnahmen nétig, um die einzelnen Gruppen eindeutig voneinander abgren-
zen zu konnen. Hier konnten aber auch zusitzliche Indikatoren hilfreich sein, die die Klassifikation

durch erginzende Informationen verbessern konnten. So konnte zum Beispiel die Unterscheidung
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von Zysten und Reinkeddemen von normalen und vernarbten Stimmlippen iiber die Auswertung der
A-Scanprofile moglich sein. Jedoch muss auch hier zunéchst eine groere Anzahl von Bildern unter-
sucht werden, um eine definitive Aussage treffen zu konnen. Zudem kénnte moglicherweise die Ana-
lyse der Abweichung zwischen den A-Scanprofilen innerhalb eines Bildes zusétzliche Informationen
zum Beispiel zur Detektion von Tumorgrenzen liefern [Tsa09]. Die Unterscheidung von normalen
und vernarbten Stimmlippen ist mit den hier vorgestellten Indikatoren jedoch wahrscheinlich nicht
moglich (siche Abbildung 5.11). Hierzu wére ein alternativer Indikator notwendig. Moglicherweise
ist die Unterscheidung zum Beispiel iiber eine Texturanalyse moglich, da vernarbtes Gewebe lokal
stark verdichtet ist und von der regelméaBigen, einheitlichen Struktur einer normalen Stimmlippe ab-
weichen kann. Zudem ist die Unterscheidung von Zysten, Reinkeddemen und wahrscheinlich auch
Polypen untereinander mit den beschriebenen Methoden moglicherweise ebenfalls nicht moglich.
Auch hier empfiehlt sich die Suche nach weiteren Indikatoren, die zum Beispiel charakteristische

Strukturunterschiede der einzelnen Pathologien detektieren konnen.

Auch ist die Erkennung des Ubergangs zwischen Epithel und Bindegewebe bei den Stimmlippen
mit dysplastischen Veridnderungen problematisch, so dass eine Abgrenzung von den invasiven Karzi-
nomen, bei den die Basalmembran bereits durchbrochen ist, erschwert wird bzw. nicht moglich ist.
Innerhalb dieser Gruppe befinden sich auerdem die Granulome und Papillome, bei den ebenfalls
kein Ubergang zwischen Epithel und Lamina propria detektierbar ist. Die Unterteilung der zu die-
ser Gruppe gehorenden Pathologien in Untergruppen ist also mit den hier gezeigten Methoden nicht
moglich. Es miissten also weitere Strategien gefunden werden, um zum einen bei den Dysplasien den
noch intakten Ubergang zwischen Epithel und Bindegewebe zu erkennen und zum anderen die Gra-
nulome, Papillome und invasiven Karzinome voneinander abzugrenzen. Ersteres konnte moglicher-
weise durch geeignete Kantendetektionsalgorithmen oder eine optimierte Vorverarbeitung moglich
werden. Moglichweise konnte auch eine verbesserte axiale und laterale Auflésung die Erkennbar-
beit der Basalmembran steigern [Che08]. Granulome, Papillome und invasive Karzinome konnten
moglicherweise durch eine Texturanalyse klassifiziert werden, da invasive Karzinome gegeniiber Pa-
pillomen und Granulomen eine wesentlich dichtere Gewebestruktur und daher méglicherweise auch

unterschiedliche Texturen aufweisen.

Clark et al. haben in OCT-Aufnahmen aus verschiedenen Bereichen der Mundhohle gezeigt, dass
die Streuung aus dem Bereich des Epithels mit dem Malignitéitsgrad zunimmt, da sich die Zellen
zunehmend verdichten und vergréfern [Cla04]. Man konnte daraus also einen weiteren Indikator fiir
die Diagnose von malignen Verdnderungen ableiten. Allerdings ist die Grofe und die Verteilung der
Zellen innerhalb des Epithels selbst bei normalem Gewebe nicht homogen [Ari03, Col05], was die
Auswertung erschweren konnte. In der Nahe der Basalmembran zum Beispiel sind die Epithelzel-
len wesentlich dichter angeordnet als in oberflachlichen Schichten. In der bisher einzigen experi-
mentellen Studie zu den optischen Eigenschaften des Stimmlippengewebes wurde der Streukoeffi-

zient als homogen iiber das gesamte untersuchte Gewebe angenommen, es wurde also nicht einmal
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zwischen Epithel und Bindegewebe unterschieden [MahO1]. In einer aus dieser Studie abgeleiteten
Abschitzung fiir die einzelnen Gewebeschichten, werden die Streueigenschaften jeweils innerhalb
einer Schicht als konstant angenommen [FV08]. Da diese vereinfachten Annahmen offenbar auch
fiir Stimmlippengewebe nicht exakt zutreffen, muss das theoretische Modell der Lichtausbreitung
in Stimmlippengewebe in Zukunft verbessert werden, um die Bildinformation der OCT-Aufnahmen
besser interpretieren und auf dieser Basis sichere Aussagen iiber den Zustand des Gewebes treffen
zu konnen. Zunidchst miissten experimentelle Daten iiber die Streueigenschaften fiir verschiedene
Gewebezustinde gesammelt werden. Dies sollte moglichst in vivo mit hoher Ortsauflosung in Ab-
hingigkeit von der Tiefe geschehen, um mogliche Inhomogenititen in den Streueigenschaften zu
erkennen. Dafiir geeignet sind alle hochauflésenden Mikroskopieverfahren, die endoskopisch an den
Stimmlippen angewendet werden kénnen, wie zum Beispiel konfokale Mikroskopie [Col05, Tho07],

Zweiphotonenmikroskopie [Wu09] oder optische Kohédrenzmikroskopie [Cla04, Kor09].

In Zukunft wire der Aufbau einer Datenbank sinnvoll, in der alle OCT-Bilder mit verifizierten Dia-
gnosen und objektiven Messdaten wie Epitheldicke, Streuprofile und optischen Gewebeeigenschaften
gespeichert werden. Diese Informationen konnten zur Weiterentwicklung der Algorithmen genutzt
werden oder sogar in den Ablauf der Algorithmen integriert werden, um die automatische Klassifi-
zierung weiter zu verbessern. Diese zusétzlichen objektiven Daten kdnnten dem untersuchenden Arzt
somit schon wihrend der Untersuchung als wertvolle Entscheidungshilfe dienen, so dass moglicher-
weise die Sensitivitit und die Spezifizitit fiir die frithzeitige Erkennung von malignen Veridnderungen
gesteigert werden konnte. Dies miisste in einem néchsten Schritt im Rahmen einer Blindstudie mit

einer grofen Zahl an Bilddaten untersucht werden.
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6. OCT-kontrollierte fs-Laserphonochirurgie

Im folgenden Kapitel wird die Erprobung von fs-Lasern fiir den Einsatz im Rahmen einer Schich-
ten respektierenden Operation der Stimmlippen dargestellt. Hierbei sollte vor allem untersucht wer-
den, ob eine Prizision von wenigen um ohne nennenswerte thermische bzw. mechanische Neben-
wirkungen erreicht werden kann, um einen erfolgreichen Wundheilungsverlauf und damit auch den
Funktionserhalt der Stimme zu garantieren. Zudem wurde der Einsatz von OCT zur Auswahl des
zu behandelnden Gewebeareals, zur exakten Positionierung des Laserfokus und zur Kontrolle des

Behandlungserfolgs in situ evaluiert.

Nach einer Einfiithrung in den Wechselwirkungsprozess der Photodisruption, auf dem die Schnittwir-
kung der fs-Laserstrahlung im Gewebe beruht, wird die oberflichliche und subepitheliale Manipu-
lation von Stimmlippengewebe anhand extrahierter Schweinekehlkopfe demonstriert. Auf der Basis
der Ergebnisse dieser Laborversuche wurde ein mobiles Funktionsmuster fiir eine Wundheilungsstu-
die am lebenden Organismus entwickelt, die erfolgreich an Ferkeln von Hausschweinen durchgefiihrt

werden konnte.

6.1. Einfiihrung in die fs-Laserchirurgie mittels Photodisruption

Durch Fokussierung von fs-Pulsen kénnen innerhalb eines kleinen Wechselwirkungsbereiches sehr
hohe Leistungsdichtungsdichten erzielt werden. In Fliissigkeiten und Festkorpern treten bei Uber-
schreitung einer Intensititsschwelle von etwa 10'2-1013 % so hohe elektrische Feldstidrken auf,
dass die Atome bzw. Molekiile im Bereich des Fokus ionisiert werden. Es entsteht ein Plasma mit
einer Dichte freier Elektronen in der GroBenordnung von 102! cm™3. Dieser Effekt wird optischer
Durchbruch (engl. optical breakdown) genannt, er bildet die Grundlage des Photodisruptionsprozes-

ses [Ora96, Nie07, Vog03, Vog05].

An der Initialisierung des Plamas sind zwei intensititsabhingige Mechanismen beteiligt, die Mul-
tiphotonenionisation (MPI) und die Tunnelionisation. Die ersten freien Elekronen konnen also so-
wohl durch gleichzeitige Absorption mehrerer Einzelphotonen als auch durch Absenken der Cou-
lombschen Potentialwalls, das ein Tunneln der Elektronen ermoglicht, erzeugt werden. Diese sog.
Seed-Elektronen konnen aus dem noch vorhandenen Laserfeld weitere Energie in Form von inverser
Bremsstrahlung linear absorbieren und dadurch ihre kinetische Energie erhohen. Nach Erreichen ei-

ner kritischen Energie werden durch Stof3e weitere Atome bzw. Molekiile ionisiert. Dieser sukzessive

107
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Prozess gleicht einer Kaskade und wird dementsprechend als Kaskadenionisation bezeichnet. Bei fs-
Pulsen ist der Einfluss der MPI gegeniiber der Kaskadenionisation vergleichsweise groB3, da die Zeit
fiir den Aufbau einer Kaskade nur sehr begrenzt ist [Hei02a]. Die Dichte freier Elektonen im Plasma
steigt bis zur vollstindigen Ionisation bei etwa 102! cm ™2 exponentiell an [Vog05]. Werden auch nach
vollstidndiger Ionisation noch weiterhin Photonen absorbiert, kommt es zu einer weiteren Erwdrmung
des Plasmas. Geschieht diese sogenannte Thermalisierung in einem kiirzeren Zeitraum (fs) als der
Abtransport der Plasmaenergie (wenige 10 ps), spricht man von thermal und stress confinement. Die
thermoelastischen Spannungen bleiben dann wihrend der Pulsdauer innerhalb des Fokusvolumens
eingeschlossen, was einen kontinuierlichen Druckanstieg zur Folge hat [Vog03]. Durch die anschlie-
ende thermoelastische Expansion des Volumens breitet sich eine nach auflen gerichtete Stowelle
aus, die im Falle von fs-Pulsen eine Druckamplitude von wenigen 10 MPa besitzt. Die Folge ist ein
ZerreiBlen (Disruption) der umliegenden Strukturen. Entsprechend der Impulserhaltung entstehen bei
der Abstrahlung der StoBwelle nach innen gerichtete Zugkrifte, die sich auf das Zentrum des Fo-
kusvolumens konzentrieren. In wéssrigen Medien bildet sich eine Kavitationsblase, die sukzessive

expandiert und kollabiert und nach wenigen ps als gasgefiillte Blase im Medium verbleibt.

Durch die Aneinanderreihung mehrerer optischer Durchbriiche kann eine Schnittwirkung bzw. ein
Abtrag erzielt werden. Die Prizision ist dabei durch die Grofle der Kavitationblasen bestimmt, die
durch die Parameter Pulsdauer, Pulsenergie, Wellenlidnge und Fokussierungswinkel bzw. numerische
Apertur (NA) beeinflusst ist [Noa99, Vog99b, Hei05, Vog08]. Fiir NA>0,8 konnen in der Nédhe der
Durchbruchschwelle Kavitationsblasen von nur wenigen 100 nm Grof3e erreicht werden. Diese Pra-
zision ermoglicht beispielsweise die Manipulation von subzelluldren Strukturen [Max05]. Fiir die
Mikrochirurgie biologischer Gewebe, zum Beispiel in der Augenheilkunde, ist in der Regel eine Pri-
zision von etwa 10 pm ausreichend, die bereits mit einer NA im Bereich von 0,1-0,3 erreicht wird.
Bei kleineren NA nimmt jedoch auch die Elliptizitit des Fokusvolumens zu und der Bereich der
hochsten Plasmadichte verschiebt sich aufgrund von plasma shielding in Richtung des einfallendes
Laserstrahls [Arn07]. Zudem kénnen neben Wechselwirkungen aufeinander folgender Pulse [Tin09]
und Aberrationen [Vog99a] nichtlineare Effekte wie Selbstfokussierung, Selbsphasenmodulation und

Gruppengeschwindigkeitsdispersion die Prézision beeintrachtigen [Gae00, Hei02b].

6.2. Laborversuche zur Spezifizierung der Schneidparameter

6.2.1. Versuchsaufbau und -durchfiihrung

Im Rahmen der Untersuchungen wurden zwei verschiedene fs-Lasersysteme eingesetzt und hinsicht-
lich der Eignung fiir die Mikrochirurgie an den Stimmlippen evaluiert. Fiir die einleitenden Unter-
suchungen zum Abtragverhalten in Stimmlippengewebe wurde zunichst das Titan:Saphir-System

Bright des franzosischen Herstellers Thales verwendet. Hierbei handelt es sich um Oszillator/Verstérker-
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System, welches aufgrund der erheblichen AbmaBe fiir den Klinik- oder Praxiseinsatz vollkommen
ungeeignet ist. Dieser Laser liefert jedoch sehr hohe Pulsenergien bis zu 300 pJ, so dass er sehr
gut fiir eine erste grundlegende Studie geeignet war. Im Hinblick auf die Entwicklung eines Funk-
tionsmusters und zur Vorbereitung auf die tierexperimentellen Studien wurde ein sehr kompaktes
Faserlasersystem (IMRA uJewel D-400) fiir die Eignung zur Mikrochirurgie an der Stimmlippe eva-
luiert. Solch ein kompaktes und transportables Lasersystem wiirde aufgrund der AbmaBe und der
Flexibilitdt den Einsatz eines fs-Lasers in der Praxis- oder Klinikumgebung ermoglichen. Dieses
Oszillator/Verstiarker-System ist vollstandig aus Ytterbium-dotierten Fasern aufgebaut, die Verstir-
kung funktioniert nach dem Prinzip der fiber-chirped pulse amplification (FCPA). Die Spezifikatio-
nen der fiir die folgenden Untersuchungen wichtigsten Parameter sind fiir beide Lasersysteme in

Tabelle 6.1 aufgefiihrt.

Thales Bright | IMRA uJewel D-400
Wellenlidnge [nm] 780 1040
Pulsdauer [fs] >130 >300
Repetitionsrate [kHz] 5 100
Pulsenergie [pJ] <300 <25

TABELLE 6.1.: Spezifikationen verschiedener Laserparameter fiir das Ti:Sa-System Thales Bright
und das Faserlasersystem IMRA uJewel D-400.

In Abbildung 6.1 ist eine Skizze des Versuchsaufbaus dargestellt. Der Laserstrahl wurde jeweils nach
Aufweitung durch ein Galilei-Teleskop in eine Scaneinheit bestehend aus zwei Galvanometerscan-
nern eingekoppelt, mit denen eine zweidimensionale Ablenkung des Strahls auf der Probe moglich
war. Zur Fokussierung auf der Probenoberflache wurden f-©-Objektive verwendet, mit denen sowohl
eine plane Fokusebene als auch ein anndherd konstanter Fokusdurchmesser tiber das gesamte Feld

erreicht wird. Der Strahldurchmesser wurde jeweils an die maximale Apertur der Scanspiegel bzw.

fs-Laser 2b-
Scankopf
f-b- +—>
Objektiv
=t
Shutter Strahlfanger
] by | Strahl-
aufweitung

L

AM2-Plattchen pol. Strahlteiler

ABBILDUNG 6.1.: Skizze des Versuchsaufbaus zur Bestimmung der Schneidparameter. Die Strahl-

fiilhrung wurde jeweils an die Wellenldngen der verschiedenen Lasersystem angepasst.
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der Objektive angepasst, um den kleinst moglichen Fokusdurchmesser zu erzielen. Uber die Kom-
bination aus A\/2-Plittchen und polarisierendem Strahlteilerwiirfel konnte die Laserleistung stufenlos
abgeschwiicht werden, ein mit dem jeweiligen Lasersystem synchronisierter Shutter ermdglichte die
gezielte Applikation einer gewiinschten Anzahl von Laserpulsen mit einer Genauigkeit von einzelnen
Pulsen. Aufgrund der unterschiedlichen Wellenléingen der verwendeten Lasersysteme wurden fiir die
Laborexperimente verschiedene Strahlfithrungen und Scaneinheiten eingesetzt. Tabelle 6.2 gibt einen

Uberblick iiber die technischen Daten beider Laboraufbauten.

Lasersystem Thales Bright IMRA pJewel D-400
Scanhead GSI Lumonics HPM15M2 Scanlab SK1020
Arbeitsabstand f-O-Objektiv 75 mm 55 mm
maximale Apertur 15 mm 20 mm

NA 0,13 0,18
Fokusdurchmesser (2wy) 7,4 um 4,4 um
konfokaler Parameter (2zg) 159 pm 42 um
Durchmesser Scanfeld 9 mm 5 mm
Shutter Pockelszelle AOM
Schaltzeit wenige ns 250 ns
z-Achse PI M-126.DG1 PI M-126.DG1
Reproduziergenauigkeit (bidir.) 1 um I um

TABELLE 6.2.: Ubersicht iiber die technischen Daten der Laboraufbauten mit dem Thales Bright
und dem IMRA uJewel D-400.

Die Positionierung des Laserfokus in z-Richtung relativ zur Probenoberfliche wurde mit Hilfe einer
Linearachse (PI M-126.DG1) unter OCT-Kontrolle vorgenommen. Besonders fiir Energiedichten in
der Nihe der Durchbruchschwelle war dies mit hoher Genauigkeit notig, um iiberhaupt einen ober-
flachlichen Abtrag zu erzielen bzw. thermische Effekte wie Koagulation zu vermeiden. Dazu wurde
ein faserbasiertes TDOCT-System des Institute of Applied Physics, Nischni Nowgorod, Russland tiber
eine reproduzierbar einschwenkbare Faserfithrung in den optischen Aufbau zwischen f-O-Objektiv
und Probe integriert (siehe Abbildung 6.2), so dass die Proben jeweils vor und nach der Behandlung
in situ abgebildet werden konnten. Die technischen Daten des OCT-Systems sind in Tabelle 6.3 aufge-
fiihrt. Vor Ablauf jeder Versuchsreihe wurde die OCT-gestiitzte Positionierung kalibriert. Dazu wurde
zundchst belichtetes und entwickeltes, also geschwérztes, Fotopapier in z-Richtung verschoben, bis
dort bei sehr geringer eingestrahlter Intensitit eine Wechselwirkung an der Oberflache erkennbar
war. Die Lage der Oberfldche des Photopapiers wurde mit OCT gemessen und diente anschlieBend
als Referenz fiir die Lage der Fokusebene. Fiir die oberflichliche Ablation wurde jeweils die Probeno-

berflache an der Referenzebene ausgerichtet. Fiir subepitheliale Schnitte wurde die Referenzebene in
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Zentralwellenlidnge | 980 nm

OCTHY /% axiale Auflosung 15 ym

Faserfiihrung

laterale Auflésung | 24 um
A-Scanrate 400 Hz

maximale Bildrate 0,5Hz

ABBILDUNG 6.2.: Integration eines ein- ABBILDUNG 6.3.: Spezifikationen des faserba-
schwenkbaren faserbasierten OCT-Scanners sierten TDOCT-Systems des Institute of Applied

zwischen Laserscankopf und Probe. Physics, Nischni Nowgorod, Russland.

die gewiinschte Schnitttiefe gelegt, wobei die Tiefe mit dem Brechungsindex des Gewebes von n=1,4

skaliert wurde.

Zur Ablation eines quaderférmigen Volumens wurden mehrere quadratische Ebenen sukzessive von
der Gewebeoberfliche abtragen (vgl. Abbildung 6.6). Dabei wurde die Fokusposition in z-Richtung
nach jeder abgetragenen Ebene in der GroBenordnung der geschitzten Abtragrate nachgefahren, um
einen erfolgreichen Abtrag zu garantieren (siehe Abbildung 6.4). Zur Erzeugung subepithelialer Mi-
kroschnitte wurden jeweils wenige quadratische Ebenen in der mit Hilfe der OCT-Aufnahmen ge-
wihlten Tiefe abgetragen, wobei mit der tiefsten Ebene begonnen wurde. Die Fokusposition wur-
de nach jeder geschnittenen Ebene in Richtung Probenoberfliche nachgefiihrt. Fiir die Flapschnitte
wurden zunéchst wie fiir die subepithelialen Mikroschnitte wenige Ebenen unterhalb der Oberflidche

abgetragen, anschlieend wurden die Seitenflichen von der Oberflache aus abgetragen.

1&'\-“. 1L‘%v‘ . 1"\ '..
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ABBILDUNG 6.4.: Verschiedene Scanmuster zur oberfliachlichen Ablation (links), fiir subepitheliale
Mikroschnitte (Mitte) und fiir Flapschnitte (rechts).

Mit Hilfe von OCT wurden die Ablationsresultate direkt nach der Lasermanipulation in situ gemes-
sen. Uber die Kratertiefe und die Zahl der in z-Richtung applizierten Pulse (Ebenen) konnte die
Abtragrate, also die Abtragtiefe pro Puls, berechnet werden. Die Kratertiefe wurde durch morphome-
trische Auswertung zweier iiberlagerter OCT-Bilder, die vor bzw. nach dem Lasereinsatz aufgenom-

men wurden, mit einer Genauigkeit entsprechend der axialen Auflésung des OCT-Systems von 15 um
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bestimmt (sieche Abbildung 6.5). Dabei wurde der Mittelwert iiber zehn Messungen an dquidistanten

Stellen der gesamten Kraterbreite berechnet.

ABBILDUNG 6.5.: Uberlagerung zweier OCT- ABBILDUNG 6.6.: Auflichtaufnahme von zwei
Aufnahmen vor (Hintergrund) und nach Bearbei- quaderformigen Ablationskraten mit einer Fli-
tung mit dem fs-Laser (Vordergrund). Die Pfeile che von jeweils 400x400 um?. Die rote Linie

markieren die Tiefe des Ablationskraters. markiert den OCT-Scan in Abbildung 6.5.

Das Abtragverhalten der fs-Laser wurde an Stimmlippen extrahierter Schweinekehlkdpfe untersucht.
Diese wurden jeweils am Tag der Experimente von einem ortlichen Schlachtbetrieb nach Fleisch-
beschau durch die zustdndigen Veterindrmediziner zur Verfiigung gestellt und bis zur Manipulation
mit dem fs-Laser gekiihlt gelagert. Die Kehlkopfe wurden jeweils halbiert und so prépariert, dass die
Stimmlippen unter Spannung blieben, um eine moglichst lebensnahe Situation zu simulieren (siehe

6.7). In Anlehnung an vergleichbare Strukturen des humanen Kehlkopfes wurden die caudal zur Ta-

ABBILDUNG 6.7.: Halbierter Schweinekehl- ABBILDUNG 6.8.: Histologische Schnitte von
kopf. Es wurde jeweils die caudale Stimmlippe humaner Stimmlippe (links) und Schweine-
(caudale plica vocalis, cpv) bearbeitet. stimmlippe (rechts) im Vergleich.

schenfalte liegenden Stimmlippen, die caudalen plicae vocalis, als Versuchsgewebe ausgewdhlt. Hier
zeigen sich im histologischen Vergleich Ubereinstimmungen im Schichtaufbau des Gewebes (siehe
Abbildung 6.8).
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6.2.2. Oberflichliche Ablation von Gewebevolumina

Abbildung 6.9 zeigt, dass bei geeigneter Wahl der Laserparameter ein kontrolliertes Abtragen an der
Gewebeoberflache sehr gut durchgefiihrt werden konnte. Hier ist beispielhaft die OCT-Aufnahme ei-

nes mit dem Ti:Sa-System erzeugten Ablationskraters im Vergleich mit einem histologischen Schnitt

desselben Probenortes dargestellt. Im histologischen Schnitt sich stellt das Epithel erheblich diin-

ABBILDUNG 6.9.: Vergleich von histologischem Schnitt (links) und OCT-Aufnahme (rechts) eines
Ablationskraters. Die eingezeichneten Pfeile markieren zwei Blutgefifle (GE). Die Balken représen-

tieren jeweils eine Linge von 200 pm fiir beide Raumrichtungen.

ner dar als in der OCT-Aufnahme, trotz der Skalierung mit dem Brechungsindex von n=1,4. Dies
ist auf die Schrumpfung des Gewebes durch Fixation in Formalin und die anschlieBende histolo-
gischen Aufarbeitung zuriick zu fiihren, bei der vor allem das fliissigkeitsreiche Epithel dehydra-
tisiert wird. Die Schrumpfung kann fiir das Stimmlippenepithel zwischen 10% und 50% betragen
[Kim03, Are07a, Kai09].

Der Ablationskrater ist im Mittel 210 pm tief und 400 um breit. Der Pulsiiberlapp betrug in x- und
y-Richtung etwa 45%, so dass fiir eine Ebene etwa 10100 Pulse bendtigt wurden. Es wurden ins-
gesamt 100 Ebenen mit einem Spotabstand in z-Richtung von 2 pm abgetragen. Entsprechend der
Repetitionsrate des Ti:Sa-Systems von 5 kHz betrug die Bearbeitungszeit etwa 200 s. Es wurde eine

Energiedichte von 3,4 J/cm? verwendet, mit der eine Abtragrate von 2,1 um/Puls erzielt wurde.

Der Verlauf der Abtragraten gegeniiber der Energiedichte fiir den Ti:Sa-Laser ist in Abbildung 6.10.
Der Verlauf ist im Bereich kleiner Energien annéhernd linear. Die Schwellenergiedichte kann anhand
der experimentellen Ergebnisse zu ca. 1,5 J/em? bestimmt werden. Unterhalb dieses Wertes wurde
nie ein Abtrag beobachtet. Abbildung 6.11 zeigt den Verlauf der Abtragraten gegeniiber der Energie-
dichte fiir das IMRA-System. Der Verlauf ist wie beim Ti:Sa im Bereich kleiner Energien annéhernd
linear. Die Durchbruchschwelle kann anhand der experimentellen Ergebnisse zu ca. 1,4 J/cm? be-
stimmt werden und stimmt annidherd mit dem Wert fiir den Ti:Sa-Laser iiberein. Unterhalb dieses

Wertes wurde auch hier kein erfolgreicher Abtrag beobachtet wurde.

Es hat sich gezeigt, dass mindestens mit der 1,5-fachen Schwellenergie geschnitten werden sollte,

um mogliche thermische Effekte auszuschlieBen und selbst bei leichter Defokussierung einen prizi-
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ABBILDUNG 6.10.: Abtragrate in Abhingigkeit ABBILDUNG 6.11.: Abtragrate in Abhingigkeit
von der Energiedichte fiir das Ti:Sa-System Tha- von der Energiedichte fiir den Faserlaser IMRA
les Bright. wewel D-400.

sen Abtrag erreichen zu konnen. Die geringsten Ausdehnungen der thermischen Nekrosezonen am
Boden der Ablationskrater von etwa 10-15 um wurden mit dem Ti:Sa-Laser bei Energiedichten von
F=34J/cm? gemessen (siche Abbildung 6.12a). Mit dem Faserlaser kann maximal eine Energie-
dichte von F'=1,95 J/cm? erreicht werden, auch hier betrigt die Dicke der thermischen Nekrosezone

lediglich ca. 10 um (sieche Abbildung 6.12b). Die Schidigungszonen konnten mit OCT nicht von

ABBILDUNG 6.12.: Histologische Schnitte von extrahierten Schweinestimmlippen nach Bearbei-

tung mit dem Ti:Sa-System (a) und dem IMRA-System (b). Die Ausdehnung der Nekrosezone wur-
de jeweils am Boden der Ablationskrater gemessen (durch Pfeile markiert). Die Balken entsprechen

einer Lange von 10 pm.

darunterliegendem Gewebe unterschieden werden. Es war zwar eine Verdnderung der Streueigen-
schaften aus diesem Bereich zu erwarten, die Ausdehnung lag jedoch jeweils im Bereich der axialen

Auflosung des OCT-Systems und war daher nicht quantifizierbar.

In den Versuchen mit beiden Lasern hat sich gezeigt, dass die exakte Fokussierung des Laserstrahls

oberhalb bzw. auf der Probenoberfliche zwingend notwendig ist, um thermische Nebenwirkungen zu
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vermeiden und eine erfolgreiche oberflichliche Ablation zu erzielen. Wird der Laserstrahl innerhalb

der Probe fokussiert, konnen beispielsweise intraepitheliale Blasen entstehen, ein erfolgreicher Ab-

trag ist dann nicht mehr moglich (siehe Abbildung 6.13). Dieser Effekt kann jedoch auch konstruktiv

ABBILDUNG 6.13.: Blasenbildung durch Fokussierung unterhalb der Oberflache mit teilweise in-
taktem Epithel. Links: OCT-Aufnahme, rechts: histologischer Schnitt. Die Balken entsprechen einer
Linge von 200 pum.

genutzt werden, wenn prizise Mikroschnitte unterhalb der Oberflache gewiinscht sind, zum Beispiel

zur Trennung von Vernarbungen.

6.2.3. Subepitheliale Mikroschnitte

Mit OCT jeweils direkt nach Laserbehandlung und in histologischen Schnitten konnte gezeigt wer-
den, dass ein Schneiden auch unterhalb der Oberfliche und - was aus medizinischer Sicht sehr in-
teressant ist - unterhalb des Epithels (im Reinke-Raum) mdglich ist. Abbildung 6.14 zeigt einen
Vergleich von OCT und histologischem Schnitt eines subepithelialen Mikroschnittes. Bei der Photo-
disruption unterhalb der Oberfliche entstehen durch Photodissoziation zunichst gasgefiillte Blasen,
die das dariiber liegende Gewebe nach oben driicken und je nach GroBle die Gewebeoberflache wol-

ben. Der Wasserdampf in diesen Kavititen geht nach dem Abkiihlen in den fliissigen Zustand iiber

ABBILDUNG 6.14.: OCT-Aufnahme (links) und histologischer Schnitt (rechts) eines laserinduzier-

ten Mikroschnittes unterhalb des Epithels. Die Pfeile markieren den subepithelialen Schnitt (S) und
zwei Blutgefifie (GE).
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ABBILDUNG 6.15.: OCT-Aufnahmen subepithelialer Mikroschnitte in Abhéngigkeit von der Anzahl
der Wiederholungen und der Schnitttiefe. (a) 6 Wiederholungen, Tiefe: 80 um, (b) 2 Wiederholungen,
Tiefe: 80 um, (b) 6 Wiederholungen, Tiefe: 160 um. Die Schnitte wurden mit dem Faserlasersytem

bei einer Pulsenergie von 1,8 puJ und einem Pulsiiberlapp von 80% durchgefiihrt.

ABBILDUNG 6.16.: Durch den Faserlaser ausgeschnitter Quader in Aufsicht (links) und bei der
Herausnahme (rechts) mit einer Groe von 1x1x0,15 mm. Sowohl fiir das Schneiden der Grundfli-
che als auch fiir das sukzessive Abtragen der Seitenflichen wurde eine Pulsenergie von 1,8 uJ, ein

Pulsiiberlapp von 80% und ein Spotabstand in z-Richtung von 2 pm gewihlt.

und 16st die iibrigen gasformigen Bestandteile, so dass fliissigkeitsgefiillte Blasen im Gewebe zuriick
bleiben. In Abbildung 6.15 ist die GréBe der Volumina in Abhéngigkeit von der Anzahl der Wieder-
holungen des Mikroschnittes und der Schnitttiefe jeweils direkt nach Lasermanipulation gezeigt. Die
Schnitte wurden mit dem Faserlasersytem bei einer Pulsenergie von 1,8 uJ und einem Pulsiiberlapp
von 80% durchgefiihrt. Fiir jede 1 mm? groRe Schnittebene wurden etwa 1,3 Millionen Pulse benétigt,
entsprechend der Repetitionsrate des Faserlasers von 100kHz resultiert dies in einer Bearbeitungszeit

von etwa 13 s pro Ebene.

Die Applikation der Mikroschnitte innerhalb des Gewebes ermoglicht zudem ein Ausschneiden qua-
derformiger Gewebevolumina, ohne das gesamte Gewebe oberflachlich abtragen zu miissen. Abbil-
dung 6.16 zeigt einen mit dem Faserlaser ausgeschnittenen Quader mit einer Grundflache von 1x1mm
und einer Hohe von etwa 150 um. Die Grundflache wurde mit drei Ebenen bei einem Pulsiiberlapp
von 80% mit einer Pulsenergie von 1,8 uJ geschnitten. Die Seitenflichen wurden jeweils sukzessive
durch zwei nebeneinander liegende Linien mit einem Pulsiiberlapp in x- und y-Richtung von 80%
und einem Spotabstand in z-Richtung von 2 pm von der Oberfliche aus abgetragen. Insgesamt wur-

den fiir das Ausschneiden des Quaders etwa 4 Millionen Pulsen benétigt, die Bearbeitungszeit betrug
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etwa 40 s.

6.3. Aufbau eines mobilen Funktionsmusters fiir die Phonochirurgie

Fiir die geplanten Tierstudien zur Evaluierung der OCT-kontrollierten fs-Lasermikrochirurgie wur-
de ein mobiles Funktionsmuster mit einer fs-Laserquelle, einer schnellen Strahlablenkung und ei-
nem integrierten OCT-System entwickelt. Diese Laseroperationsanlage musste auf3erhalb des Laser-
labors einsetzbar ist sein und in einer klinischen Umgebung in Betrieb genommen werden konnen,
da Tierstudien nach dem Tierschutzgesetzes in veterindrmedizisch betreuten Einrichtungen durch-
gefiihrt werden miissen. Zur Umsetzung des Konzeptes waren zahlreiche komplexe Fragestellungen
wie die Entwicklung eines an das Tiermodell Schwein angepassten Applikators und die Einkopplung

des OCT-Strahlengang in die bereits bestehende Laserstrahlfithrung zu 16sen.

6.3.1. Anforderungen

In den Laborexperimenten hat sich gezeigt, dass die exakte Fokussierung des Laserstrahls oberhalb
bzw. auf der Probenoberfliche zwingend notwendig ist, um Gewebe erfolgreich abzutragen und Ne-
benwirkungen zu vermeiden. Mogliche Bewegungen durch den Tremor des Arztes oder des Patienten
(vgl. Kapitel 4.3.1) wiirden jedoch einen erfolgreichen Abtrag wéhrend einer Behandlung mit einem
freihidndig gefiihrten Applikator am wachen Patienten unmdoglich machen. Die Behandlung sollte
daher im Rahmen einer Mikrolaryngoskopie mit einem starren Applikator, z.B. gekoppelt an ein

Operationsmikroskop, durchgefiihrt werden.

Zur Realisierung des Konzeptes einer OCT-kontrollierten Mikrochirurgie sind zwei Alternativen
moglich. So kénnte die Einkopplung des OCT-Strahls in den Strahlengang der Laserapplikation ent-
weder vor oder hinter dem Scankopf erfolgen. Die Einkopplung vor dem Scankopf hitte den Vorteil,
dass Scanner und Fokussieroptik sowohl fiir den Laserstrahl als auch fiir den OCT-Strahl genutzt wer-
den konnten. Eine Gewebemanipulation und gleichzeitige OCT-Bildgebung ist mit dieser Alternative
jedoch nicht moglich, da jeweils verschiedene Scangeometrien und -geschwindigkeiten verwendet
werden. Durch Einbringen eines dichroitischen Spiegels, der reflektiv fiir die Wellenlidnge des OCT-
Systems und transmittiv fiir die Laserstrahlung ist, konnte die OCT-Einkopplung hinter dem Scanner
realisiert werden. Auf diese Weise wiren zwar Bearbeitung und Beobachtung gleichzeitig moglich,
die Einkopplungseinheit wiirde jedoch zusétzlichen Bauraum benétigen, so dass sich der Arbeitsab-
stand entsprechend vergroflern wiirde. Zudem tritt durch den Durchgang eines konvergenten Strahls
durch ein schrige planparallele Platte Astigmatismus auf [Mal04], der eine Vergroflerung des Fokus-

voluments fiihrt und somit die Schwelle fiir den optischen Durchbruch erhéht.

Der Arbeitsabstand muss auf die Anatomie der Patienten bzw. der Versuchstiere angepasst werden.

Nach Beratungen mit Veterindrmedizinern der Tierdrztlichen Hochschule Hannover wurden Ferkel
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von Hausschweinen als Tiermodell gewéhlt (siehe Abschnitt 6.4.1). In biometrischen Untersuchun-
gen wurde der Arbeitsabstand fiir den Einsatz in der Tierstudie auf etwa 15cm bestimmt. Die Heraus-
forderung besteht darin, in diesem sehr groBen Arbeitsabstand einen ausreichend kleinen Fokus zu
generieren, um dort mit den begrenzten Pulsenergien des Faserlasers (siehe Tabelle 6.1) noch einen
optischen Durchbruch erzeugen zu konnen. Zudem muss der Arbeitsabstand iiber einen Bereich von
wenigen Zentimetern einstellbar sein, um die Anpassung an des Arbeitsabstandes an verschiedene

Tieranatomien zu ermoglichen.

6.3.2. Technische Umsetzung

Das Funktionsmuster wurde als eigenstindige Einheit bestehend aus 3-Achs-Scanner, f-O-Objektiv,
einem Applikationsrohr zur Einfithrung in den Rachenraum und einer OCT-Einheit als intraopera-
tives Bildgebungsverfahren fiir die direkte Applikation am Versuchstier realisiert (siche Abbildung

6.17). Die technischen Daten des Aufbaus sind in Tabelle 6.3 aufgefiihrt. Das gesamte Funktions-

OCT- 2D-
fortaser System Scankopf >
0N f-®@-
Kollimator | V? Objektiv
Shuftee Strahlfanger <
I——J Strahl-
==
ﬂ aufweitung
LI —>

AM2-Plattchen  pol. Strahlteiler

ABBILDUNG 6.17.: Aufbauskizze des Funktionsmusters fiir den Einsatz in der tierexperimentellen

Studie.

muster inklusive dem Laser wurde fiir die Durchfiihrung der tierexperimentellen Studien auf einem
transportablen Breadboard aufgebaut. Die Grundplatte hatte eine GréBe von etwa 1,20 m x 1,50 m,
das Gesamtgewicht des Aufbaus betrug etwa 22 kg. Der Justageaufwand nach dem Transport lag im
Bereich von nur etwa 1-2 Stunden, da lediglich die Strahllage mit Hilfe einiger Spiegel angepasst

werden musste.

Fiir die intraoperative Bildgebung wurde ein TD-OCT-System der Firma LightLab Imaging iiber
einen ausschwenkbaren Silberspiegel zwischen Teleskop und Scankopf in den Strahlengang einge-
koppelt (siehe Abbildung 6.18). Dadurch war es moglich, den OCT-Strahl mit einem Durchmesser
hinter dem Kollimator von 2w=6,9mm durch den Scankopf zu fiihren und mit dem f-©-Objektiv auf
eine FleckgroBe von 2w y=20,3 um zu fokussieren, was einer lateralen Auflosung von Az=16,9 um
entspricht. Die Lage des Laserfokus und die Probenarmlinge des OCT-Systems wurden aufeinander

abgestimmt, dass eine mikrometergenaue Positionierung des Laserfokus auf bzw. in der zu bearbei-
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Lasersystem IMRA pJewel D-400
Scanhead GSI Lumonics HPM15M2
f-©-Objektiv Jenoptik 03-90FT-125-1064
Arbeitsabstand 157 mm
maximale Apertur (1/62) 15 mm

NA 0,085
Fokusdurchmesser (2wg) 14,9 ym
konfokaler Parameter (2zR) 335 um
Durchmesser Scanfeld 90 mm

Shutter AOM
Schaltzeit 250 ns

z-Achse LINOS x.act LT50
Reproduziergenauigkeit (bidir.) 3 um

TABELLE 6.3.: Ubersicht iiber die technischen Daten des Funktionsmusters.

Teleskoplinse

ABBILDUNG 6.18.: Uber einen ausschwenkbaren Silberspiegel wird der kollimierte OCT-Strahl
zwischen Teleskop und Scankopf eingekoppelt.
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tenden Probe unter OCT-Kontrolle moglich war. Aulerdem war es auf diese Weise moglich, zunéchst
die zu behandelnde Region auszuwihlen und den Abtragserfolg direkt nach der Bearbeitung qua-
litativ und quantitativ zu beurteilen. Die technischen Daten des OCT-Systems sind in Tabelle 6.4

zusammengefasst.

Zentralwellenlinge 1278 nm

axiale Auflosung (Luft) | 18 um

laterale Auflosung 15 pm

A-Scanrate 1250 Hz
maximale Bildrate 12,5Hz
Tiefenscanbreich 3,5 mm

TABELLE 6.4.: Ubersicht iiber die technischen Daten des TDOCT-Systems der Firma LightLab
Imaging.

Die Laserpulse wurden durch einen konisch geformten Abstandshalter appliziert (siche Abbildung
6.19), der zum einen als Positionierhilfe auf dem zu bearbeitenden Gewebe und zum anderen als Re-

ferenz fiir die OCT-Bildgebung dient. Zur Kalibrierung wurde zunichst der Laserfokus auf die Ebe-

i

-

I

Speichel-

Aufnahme /4  absaugung
fur flexibles 1

Druckluft

Laryngoskop | -

ABBILDUNG 6.19.: Abstandshalter zur Befestigung an der Laserscannereinheit mit Aufnahmehal-

terung fiir ein flexibles Laryngoskop, Diise fiir Druckluftzufuhr und Einrichtung zur Speichelabsau-

gung.

ne der Spitze des Abstandshalters eingestellt, anschlieBend wurde die Referenzarmlénge des OCT-
Systems auf die entsprechende Probenarmlinge angepasst. Die Lage der Spitze und damit des Fokus
im OCT-Bild wurde als Referenzebene gespeichert. Somit konnten die OCT-Bilder als Positionier-
hilfe mit einer Genauigkeit im Bereich der axialen Auflosung des OCT-Systems genutzt werden.

Der Abstandshalter wurde speziell an die Anatomie der Versuchstiere angepasst. Mit geeigneten auf-
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steckbaren Spitzen aus biokompatiblem Kunststoff kann eine Ebnung des Gewebes im Arbeitsbereich
erreicht werden, zudem sind Vorrichtungen fiir eine Vakuumserzeugung zur Fixierung am Gewebe
vorgesehen (siehe Abbildung 6.20) ebenso wie Offnungen zur Einfithrung von Rauchabzugsgeriten
und flexiblen Endoskopen. Der Halter ist sehr leicht an den Applikator adaptierbar und kann somit

jederzeit ausgetauscht werden.

ABBILDUNG 6.20.: Verschiedene Aufsitze fiir den Abstandshalter mit einem AuBendurchmesser
von jeweils 8mm. Links mit Vakuumkammern zur Fixierung des Applikators auf dem Gewebe, rechts

mit groBer Offnung fiir die Anwendung zusétzlicher Instrumente.

6.3.3. Charakterisierung

In einer Parameterstudie an extrahierten Schweinestimmlippen wurden die geeigneten Werte fiir die
rdaumlichen Pulsabstinde und die Pulsenergie fiir einen Abtrag an der Oberfliche ermittelt. Die besten
Ergebnisse wurden mit der maximalen Pulsenergie von 2,5uJ erreicht, die unter Beriicksichtigung der
Fokusfliche einer Energiedichte von F'=1,75J/cm? entspricht. Die Parameter wurden wihrend Studie
iterativ optimiert, um moglichst geringe thermische Schidigungen im Gewebe zu erzeugen. Sowohl
in den Vorversuchen als auch in der tierexperimentellen Studie konnten die geforderten Gewebevolu-
mina von 0,5x0,5x0,1 mm? mit raumlichen Pulsabstinden von 1 um in x- und y-Richtung bzw. 2 um
in z-Richtung erfolgreich abgetragen werden. Dazu wurden pro Volumen 12,5 Millionen Pulse bei
einer Pulswiederholrate von 100 kHz in einer Bearbeitungszeit von 125 s appliziert. Abbildung 6.21
zeigt beispielhaft die Schneidergebnisse bei optimaler Wahl der Parameter. Im OCT-Bild ist der Ab-
lationskrater aufgrund der gespannten Stimmlippe wannenformig, im histologischen Schnitt dagegen

zeigt sich die Quaderform.

Die Laserfokusgrofie wurde mit Hilfe einer Strahlprofilkamera (DataRay WinCamD) ermittelt. Dazu
wurde das Strahlprofil an verschiedenen axialen Positionen im Fernfeld des Fokus vermessen und
iber die gauBBsche Strahlpropagation die Lage der Strahltaille und der dortige minimale Strahldurch-
messer errechnet. Fokuslage und -grofle konnte durch Variation des Linsenabstandes im Strahlauf-
weitungsteleskop vor der Einkopplung in den Scankopf optimiert werden (siche Abbildung 6.22).
Die besten Schnittergebnisse wurden mit dem minimalen Fokusdurchmesser von 13,7 um in einem

Arbeitsabstand von 158 mm erzielt.
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ABBILDUNG 6.21.: Erfolgreicher oberflachlicher Gewebeabtrag an einer Schweinestimmlippe mit

dem IMRA uJewel D400 und dem Funktionsmuster unter realititsnahen Bedingungen. Links: Auf-
lichtaufnahme mit Operationmikroskop, Mitte: OCT-Aufnahme, rechts: histologischer Schnitt des-

selben Ablationskraters. Die Balken représentieren jeweils eine Lange von 200 um.
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ABBILDUNG 6.22.: Strahlradius im Fokus (links) und Fokuslage (rechts) in Abhzngigkeit vom Ab-

stand der Linsen im Strahlaufweitungsteleskop.
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6.4. Tierexperimentelle Studie zur Untersuchung der Wundheilung

Zum Studium des Wundheilungsverlaufes und des moglichen Schadigungspotenzials der fs-Laserstrahlung
wurde in Zusammenarbeit mit der Medizinischen Hochschule Hannover und der Firma Harlan Bio-
service for Science eine in vivo Studie an Ferkeln von Hausschweinen durchgefiihrt (Tierversuchsan-

trag 33.9-42502-04-07 / 1374). Ziel der Studie war es, zu iiberpriifen, ob durch die fs-Lasermanipulation
Schidigungen des umliegenden Gewebes entstehen und die Wundheilung dadurch negativ beeinflusst
wird. Zudem sollte das Konzept der OCT-kontrollierten Mikrochirurgie am lebenden Organismus

eruiert werden.

6.4.1. Auswahl des Tiermodells

In Vorversuchen hat sich gezeigt, dass Kaninchen, die urspriinglich als Tiermodell vorgesehen waren,
fiir die Wundheilungsstudien ungeeignet sind. Die anatomischen Verhiltnisse sind zu klein, um mit
angemessenem Aufwand erfolgreiche, reproduzierbare Ergebnisse zu erzielen. In den ex vivo Studien
wurden mit Schweinestimmlippen zwar gute Ergebnisse erreicht, erwachsene Hausschweine waren
jedoch aus anatomischen Griinden ebenfalls fiir die Wundheilungsstudien ungeeignet. Der Kehlkopf
liegt so weit innerhalb des Korpers, dass eine Entwicklung eines Laserapplikators mit ausreichend
guter Fokussierung unmdglich war. Es wurde daher nach Beratung mit einem Veterindrmediziner be-
schlossen, Absetzferkel von Hausschweinen als Tiermodell zu wihlen. So konnte der Arbeitsabstand
so weit reduziert werden, dass eine ausreichend gute Fokussierung fiir einen optischen Durchbruch
moglich wurde. Um das passende Verhiltnis zwischen Tiergrofle, -alter und -gewicht zu finden, war
es notwendig, im Rahmen eines Vorversuches mit Absetzferkeln die optimalen biometrischen Werte
der Versuchstiere zu ermitteln. Anschlieend wurde dann die eigentliche Studie mit Tieren dieser
Gewichts- und Altersgruppe durchgefiihrt. Tiere mit einem Gewicht von mehr als 6,5 kg haben sich
als ungeeignet herausgestellt, da die Stimmlippen mit dem Arbeitsabstand des Laserapplikators von

158 mm nicht erreicht werden konnten.

6.4.2. Ablauf der Behandlung

Fiinf zu behandelnde Ferkel mit einem Lebendgewicht zwischen 5,0 und 6,5kg wurden vor der Gene-
ralanésthesie durch intramuskulédre Injektion von Ketamin, Stresnil und Atropinsulfat beruhigt. Nach
Einleitung der Narkose erhielten die Tiere Propofol (7 mg/kg/h) intravends injiziert bis der Korneal-
reflex erloschen war. Wihrend der Behandlung wurden die Vitalfunktionen regelméfig iiberwacht.
Bei sternaler Lagerung und Aufspriihen eines Lokalanithetikums direkt auf den Kehlkopf wurde das
Laserapplikationsrohr unter Sichtkontrolle mit einem flexiblen Videolaryngoskop in den Rachenraum
der Tiere platziert und vorsichtig bis zum Kehlkopf vorgeschoben. Vor dem Rohr lagen die Stimmlip-

pen in einem Abstand von 1 mm, die man durch das Rohr hindurch endoskopisch betrachten konnte.
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Nach erfolgreicher Platzierung wurde das Laserapplikationsrohr an der Laserscannereinheit fixiert

(sieche Abbildung 6.23). Das Funktionsmuster wurde vor Durchfiihrung jeder Behandlung so kali-

ABBILDUNG 6.23.: Die anisthesierten Ferkel wurden in sternaler Lage mit Hilfe des Abstandshal-

terrohres an der Laserscannereinheit fixiert.

briert, dass der Fokus exakt 1 mm vor der Abstandshalterspitze lag, um wihrend der Behandlung
Ablationsreste und Fliissigkeiten iiber eine konstante Druckluftzufuhr zu entfernen. So konnte die

Absorption von eingestrahlter Energie vermieden werden.

Wihrend der Vorbereitungen der Tierstudie wurde ein starker Leistungsverlust der OCT-Lichtquelle
festgestellt, so dass keine ausreichend kontrastreichen Bilder mehr erstellt werden konnten, um eine
zuverldssige Aussage treffen zu konnen. Daher wurde zur Auswahl der zu behandelnden Region
und zur Kontrolle des Behandlungsergebnises nach Laseranwendung ein flexibles Videolaryngoskops

verwendet.

Auf den beiden caudalen Stimmlippen der Ferkel wurden je 3 Stellen pro Seite, also insgesamt 6
Stellen pro Tier, mit dem Laser bearbeitet. Die dabei abzutragenden quaderformigen Strukturen hat-
ten jeweils eine Flache von 0,5x0,5 mm? und eine Tiefe von 0,1 mm. Entsprechend der Pulsabstinde
von 1 um in x- und y-Richtung bzw. 2 um in z-Richtung wurde je Volumen eine Bearbeitungszeit von

125 s benotigt. Die applizierte Laserpulsenergie betrug jeweils 2,5 uJ.

6.4.3. Untersuchung des Wundheilungsverlaufs

Die Untersuchung des Gewebes hinsichtlich der Wundheilung nach Wechselwirkung mit ultrakurz-
en Laserpulsen erfolgte an verschiedenen Tieren direkt nach Laserbehandlung, nach einer, zwei und

vier Wochen post OP. Die Tiere wurden dazu am jeweiligen Untersuchungstag durch eine Uberdosis
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Pentobarbital euthanasiert. Nach makroskopischer Untersuchung des Mundraumes, des Kehlkopfes,
speziell der Stimmlippen, und des oberen Trachearegionen wurden die Kehlkpfe extrahiert und unter
einem Operationsmikroskop und einem Stereomikroskop beurteilt. Nach anschlieender Dokumen-

tation der Befunde wurden die Gewebeproben fiir histopathologische Untersuchungen aufbereitet.

6.4.4. Ergebnisse

Die Stimmlippen der Ferkel konnten zum Teil wie geplant mit dem Femtosekundenlaser bearbeitet
werden. Abbildung 6.24 zeigt beispielhaft eine endoskopische Aufnahme einer bearbeiteten Stimmlip-

pe direkt nach dem Lasereingriff. In den meisten Fillen war der Abtrag des Epithels erfolgreich.

ABBILDUNG 6.24.: Endoskopische Aufnahme direkt nach der Behandlung mit dem Femtosekun-
denlaser. Im linken Teil des Bildes sind mehrere Wechselwirkungsbereiche deutlich erkennbar. Der

rote Kreis markiert einen erfolgreichen quaderformigen Abtrag.

Abbildung 6.25 zeigt einen histologischen Schnitt der in Abbildung 6.24 markierten Lision, die mit
dem Femtosekundenlaser erzeugt wurde. In dem vergréBerten Ausschnitt sind - wie erwartet - keine
Schéadigungen durch thermische Nekrose zu erkennen. Vielmehr ist eine glatte Kante am Rand des

Wechselwirkungsbereiches ohne Koagulationszonen entstanden.

In einigen Fillen hingegen war der oberflichliche Gewebeabtrag nicht erfolgreich. Griinde hierfiir
liegen zum einen in der ungenauen Fokussierung und zum anderen an der Bewegung der Tiere wéh-
rend der Behandlung allein aufgrund von Atmung. Abbildung 6.26 zeigt einen histologischen Schnitt
eines misslungenen Eingriffs, bei dem der Laserfokus zu tief im Gewebe lag und somit der Abtrag
in der Tiefe erfolgt ist. Daraus resultierten zum Teil grof3e Blasen innerhalb des Epithels, ohne dass

dieses jedoch erfolgreich abgetragen wurde.

Im Falle der Gewebeentfernung ohne thermische Nekrosezonen (Abbildung 6.25) war eine vollstéin-
dige Reepithelisierung wie nach konventioneller Phonochirurgie zu erwarten. So waren die erfolg-
reich abgetragenen Bereiche in der Kontrolluntersuchung nach 4 Wochen histopathologisch nicht

mehr nachweisbar, was auf eine komplikationsfreie Wundheilung schlielen l&sst.
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ABBILDUNG 6.25.: Histologischer Schnitt nach Behandlung mit dem Femtosekundenlaser. Das Epi-
thel wurde nahezu vollstindig abgetragen. Im vergroBerten Ausschnitt rechts sind keine Schiden

durch thermische Nekrose zu erkennen.

ABBILDUNG 6.26.: Histologischer Schnitt von Stimmlippengewebe nach Behandlung mit dem
Femtosekundenlaser. Links eine Ubersichtsaufnahme, rechts eine vergroBerte Darstellung. Durch
nicht exakte Positionierung des Laserfokus aus der Gewebeoberfliche entstanden Blasen unterhalb

des Epithels, so dass ein oberflichlicher Abtrag nicht moglich war.
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6.5. Diskussion

Fiir den Einsatz in der Mikrochirurgie an der Stimmlippe wird ein Lasersystem benétigt, das eine
Abtragung von Gewebe mit einer Prizision im Bereich weniger um erméglicht. Die thermisch und
mechanisch induzierte Schidigungszone der Stimmlippe sollte 20-30um nicht tiberschreiten, da sonst
ein Schaden resultiert, der das empfindliche Schwingungsmodell der Stimmlippe zerstort. Es resul-
tiert ein phonatorischer Stimmlippenstillstand mit einer irreversiblen Heiserkeit. Ein entscheidender
Losungsansatz ist daher das Schichten respektierende, optisch kontrollierte Operieren. Ein fs-Laser
gekoppelt mit der tiefenauflosenden Bildgebungsmethode OCT erfiillt diese Anforderungen sehr gut.
So konnte im Rahmen dieser Arbeit mit zwei verschiedenen fs-Lasersystemen gezeigt werden, dass
bei richtiger Wahl der Laserparameter die geforderte maximale Ausdehnung der thermischen Schi-
digungszone unterschritten werden konnte. In der tierexperimentellen Studie konnten dariiber hinaus

keine Komplikationen in der Wundheilung durch thermische Nebeneffekte nachgewiesen werden.

Voraussetzung fiir einen erfolgreichen oberflichlichen Abtrag ist allerdings die exakte Positionie-
rung des Laserfokus auf der Probenoberfliche. Liegt der Fokus zu tief innerhalb des Gewebes findet
der Abtrag unterhalb der Oberfldche statt, sofern dort noch die Schwelle fiir einen optischen Durch-
bruch erreicht werden kann. Denn oberhalb des Fokus geht ein Teil des Lichts durch Streuung und
lineare Absorption verloren. Die Photodisruption kdnnte aber auch konstruktiv zum Schneiden inner-
halb des Gewebes genutzt werden. So ist zum Beispiel das subepitheliale Trennen von untereinander
vernarbten Schichten denkbar. Fiir die Behandlung von Vernarbungen konnte sich bisher mangels
viel versprechender Ergebnisse kein Verfahren entscheidend durchsetzten [Hir0S5, Han06]. AufBer-
dem konnten durch Photodisruption innerhalb des Reinke-Raums Kavititen erzeugt werden, die man
beispielsweise zur gezielten Medikation des umliegenden Gewebes oder zur kontrollierten Vertei-
lung von Unterfiitterungsmaterial nutzen konnte. Die Applikation von Mikroschnitten unterhalb der
Oberfliche macht zudem ein Ausschneiden von Gewebevolumina moglich. Auf diese Weise konnte
die Entfernung des Gewebes in wesentlich kiirzerer Zeit durchgefiihrt werden, so dass das Risiko von
Komplikationen durch Bewegungen wihrend der Laserbehandlung minimiert werden konnte. Zudem

wire diese Methode fiir eine selektive, gewebeschonende Biopsieentnahme geeignet.

Ein entscheidender Faktor fiir das Gelingen des Abtrags sowohl oberflichlich als auch in der Tiefe
ist die NA. Fiir einen oberflichlichen Abtrag ist eine kleine NA, die eine grof3en konfokalen Para-
meter liefert, vorteilhaft. Da bei Pulsenergien, die mindestens zweifach iiber der Durchbruchschwelle
liegen, ein Abtrag im gesamten Bereich des komfokalen Parameters moglich ist, ist die Fokuslage we-
niger kritisch als bei groen NA. Bei kleinerem Fokussierungswinkel sinkt jedoch auch die Préizision
der fs-Laserschnitte, so dass hier immer ein Kompromiss zwischen Genauigkeit der Fokuslage und
Prizision der Schnitte getroffen werden muss. Fiir prizise Schnitte unterhalb der Oberfliache sollte
die NA moglichst grof3 sein, da andernfalls ein optischer Durchbruch bereits vor dem Fokus statt-

finden kann, sobald an einem bestimmten Ort die Pulsenergie iiber der Durchbruchschwelle liegt.
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Somit verbessert sich die Prédzision der Methode mit zunehmender NA. Bei groen NA ist die Tie-
fe der Schnitte jedoch limitiert, da man mit einem sehr groen Strahldurchmesser in das Gewebe
eintritt und somit Streuung und lineare Absorption einen groferen Einfluss haben. Hier ist also ein

Kompromiss zwischen Prizision und Schnitttiefe zu treffen.

Im Rahmen dieser Arbeit wurde gezeigt, dass die OCT fiir die Positionierung des Fokus auf der Ge-
webeoberfliche bzw. in der Tiefe des Gewebes unverzichtbar ist. In der Tierstudie wurde der Fokus
aufgrund der fehlenden OCT-Bildgebung in einigen Fillen falsch positiert, was zum Teil erhebliche
Nebenwirkungen zur Folge hatte. In den Laborexperimenten dagegen konnten mit Hilfe der zweidi-
mensionalen Querschnittsbilder zu bearbeitende Gewebeareale und die gewiinschte Schnitttiefe mit
einer Genauigkeit der axialen Auflosung des OCT-Systems ausgewihlt werden. Im Anschluss an die
Laserbehandlung konnte das Resultat jeweils in situ mit OCT dargestellt werden. Auf diese Weise
wurden schidigende Effekte durch ungenaue Fokuspositionierung vermieden. In Zukunft kdnnte ei-
ne OCT-Kontrolle der Laserbehandlung in Echtzeit die Schneidergebnisse noch weiter verbessern.
So konnte zum Beispiel die Pulsenergie durch einen geeigneten Regelalgorithmus an die jeweilige
Gewebeart angepasst werden, um thermische und mechanische Nebenwirkung weiter zu reduzieren.
Zudem konnte die Gewebeoberfliche bei Bewegungen wihrend der Behandlung oder Unregelmi-
Bigkeiten in der Gewebestruktur bzw. die Ausrichtung der Oberfliche in Echtzeit verfolgt und die
Fokuslage entsprechend nachgefiihrt werden [Mag07, ZhaO8].

Im Rahmen dieser Arbeit wurde ein Funktionsmuster fiir die Mikrochirurgie an den Stimmlippen ent-
wickelt und in einer tierexperimentellen Studie erfolgreich eingesetzt. Es wurde als starrer Applika-
tor zur Verwendung am anésthesierten Patienten wihrend einer konventionellen Mikrolaryngoskopie
(MLS) realisiert. So ist die Methode gegeniiber Bewegungsartefakten und damit eingehenden Fokus-
sierungsproblemen unempfindlich und kann somit die gewiinschte Prézision erreichen. Aufgrund der
schweren Zugénglichkeit zu den Stimmlippen im Rachenraum ist bis zur Realisierung eines handge-
fiihrten Applikators, mit dem der Operateur die fs-Laserpulse appliziert, noch eine weitere komplexe
Entwicklungsstufe notwendig. So miisste der Strahlengang fiir die ultrakurzen Pulse in allen drei
Raumrichtungen flexibel gefiihrt werden. Dies konnte zum Beispiel durch photonische Kristallfasern
(PCF) realisiert werden [Hoy08, Har08]. Die Entwicklung der PCF ist jedoch noch nicht so weit fort-
geschritten, dass hochenergetische fs-Pulse ohne Energieverlust und mit ausreichender Strahlqualitét
gefithrt werden konnen. In zukiinftigen Arbeiten sollte daher die Eignung von PCF zur Fiihrung der

fs-Laserstrahlung untersucht werden.

Zusammenfassend stellt die hier vorgestellte Methode ein schnelles und prizises Werkzeug fiir die
Entfernung von Stimmlippenverdnderungen dar. Die Kopplung von OCT und fs-Laser erméglicht
eine prizisise Positionierung des Fokusvolumens relativ zu dem zu behandelnden Gewebeareal in
drei Dimensionen und bietet zudem die Moglichkeit einer Therapiekontrolle in situ. Insbesondere
wurden durch die tierexperimentelle Studie die Grundlagen fiir einen erfolgreichen Einsatz des fs-

Lasers fiir die Phonochirurgie gelegt, so dass eine zukiinftige klinische Anwendung méglich scheint.



7. Wertung und Ausblick

Im Rahmen der vorliegenden Arbeit konnte das Anwendungspotenzial der OCT sowohl fiir die
nichtinvasive Diagnose von pathologischen Stimmlippenverinderungen als auch fiir die Kontrolle

von fs-Laserschnitten in Kehlkopfgewebe erfolgreich demonstriert werden.

Fiir die kontaktfreie Stimmlippendiagnostik am wachen, nicht anisthesierten Patienten wurde ein
OCT-gestiitztes Laryngoskop entwickelt. Gegeniiber konventionellen indirekten Laryngoskopen mit
alleiniger Videobildgebung soll es zusitzliche Informationen iiber die Gewebemorphologie bis zu
einer Tiefe von 1-2 mm liefern, zudem wird es moglich sein, funktionelle Untersuchungen wie die
quantitative Analyse axialer Stimmlippenschwingungen durchzufiihren.

OCT- und Videostrahlengang werden durch ein gemeinsames Optiksystem gefiihrt, so dass gegeniiber
einer bisherigen Losung mit zwei getrennten Endoskoprohren [ Yu09] weniger Platz im Rachen des
Patienten benotigt wird. Durch synchrone Fokussierung von OCT- und Videostrahl und gleichzeitige
Anpassung der Interferometerarmlingen kann der Arbeitsabstand in einem Bereich von 40-100 mm
variiert werden, so dass das OCT-gestiitzte Laryngoskop sowohl bei Erwachsenen als auch bei Kin-
dern und Jugendlichen einsetzbar sein wird.

Der Arzt muss sich bei der Untersuchung mit OCT gegeniiber der konventionellen Laryngoskopie da-
hingehend umstellen, dass die Tiefenschérfe nicht - wie bisher - sehr grof} ist und der gesamte Kehl-
kopf gleichzeitig scharf darstellbar ist, sondern dass der OCT-Bildausschnitt lediglich wenige Mil-
limeter groB ist. Das hat eine starke Empfindlichkeit gegeniiber Bewegungen des Patienten und des
Laryngoskops durch den Tremor des Arztes zur Folge. Der Bildausschnitt bewegt sich entsprechend
zufillig tiber die darzustellenden Stimmlippen hinweg, so dass bei hohen Bewegungsgeschwindigkei-
ten und -amplituden zum einen die Bildaufnahme erschwert wird und zum anderen die Qualitit des
OCT-Signals schwankt. Der Untersuchende benétigt zudem sehr viel Ubung, um den Arbeitsabstand
korrekt auf die Lage der Stimmlippen anzupassen und diesen Arbeitsabstand konstant zu halten. Hier
konnte in Zukunft eine Autofokusfunktion den Arzt unterstiitzen, bei der die Gewebeoberfliche mit
OCT detektiert und die Referenzarmlénge sowie die Fokuslage mittels eines Regelkreislaufes nach-
gefiihrt wird [Ift04, Zha09].

Die axiale Bewegungskomponente bei der Phonation beeintrichtigt die Qualitdt der OCT-Bilder.
Je nach Messmethode entstehen unterschiedliche geschwindigkeitabhéngige Artefakte, die teilweise
durch numerische Korrekturen nachtriglich entfernt werden konnten. Dagegen kann ein Signalver-

lust, wie er in der TDOCT oder SDOCT auftritt, oder einer Verbreiterung der axialen Auflésung, wie
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in der SSOCT beobachtet wird, nur durch schnellere Scangeschwindigkeiten kompensiert werden.
Da SSOCT neben den potententiell hoheren Scanraten [Eig09] auch die Moglichkeit einer balanced
detection [Che07] und zudem nicht von einem Signalabfall bei axialen Bewegungen betroffen ist,
wird sie in Zukunft die Anforderungen der kontaktfreien Untersuchungsmethode am besten erfiillen
konnen.

Der Ablauf der Untersuchung konnte durch Kopplung mit zusétzlichen optischen Methoden weiter
verbessert werden, um verdichtige Lisionen schneller zu detektieren und somit die Untersuchungs-
dauer zu reduzieren. Hier wére zum Beispiel die Kopplung mit der Autofluoreszenzendoskopie denk-
bar, mit der verdichtige Stellen durch Verlust des Autofluoreszenzsignal oberflachlich erkannt wer-
den konnen [Are07b]. An den verdidchtigen Stellen konnte anschlieBend die Morphologie mittels

OCT untersucht werden.

Mogliche Einsatzgebiete fiir das OCT-gestiitze Laryngoskop sind die Detektion von Lésionen im
Reinke-Raum wie Zysten, Polypen, Reinke-Odeme, Narben und Knétchen, die mit konventionellen
oberflachlichen Techniken nicht zu erkennen sind, sowie die frithzeitige Erkennung von Dysplasien
und frithen invasiven Karzinomen iiber den Zustand der Basalmembran bzw. die Epitheldicke. So
konnten verdichtige Stellen mit unklarem oberflichlichen Erscheinungsbild in Form einer optischen
Biopsie auch in der Tiefe untersucht werden, ohne einen Eingriff vornehmen zu miissen. Zudem wire
mit diesem System ein Monitoring, also eine wiederholte Beobachtung verdichtiger Bereiche denk-
bar, ohne bei jeder Untersuchung eine mit hohem Risiko verbundene Biopsie entnehmen zu miissen.
Muss im Falle eines fortbestehenden Verdachts dennoch eine Biopsie entnommen werden, kann die
OCT durch prizise Vermessung der Lisionsgrenzen eine gezieltere Biopsieentnahme ermoglichen
und somit helfen, die Zahl fehlerhafter Probenentnahmen zu verringern. Ein gro3es Potential der Me-
thode liegt auBerdem im Einsatz bei Nachsorgeuntersuchungen zum Beispiel nach Entfernung von
Karzinomen. So konnte auch hier im Rahmen eines Monitoring geklidrt werden, ob und wann Rezi-
dive auftreten. Auch der Erfolg einer bestimmten Behandlungsmethode, z.B. einer Strahlentherapie,
konnte mit dem OCT-gestiitzten Laryngoskop im zeitlichen Verlauf beobachtet werden.

Neben der Gewebemorpholgie konnte mit dem entwickelten System auch die Dynamik der Stimmlip-
penschwingungen wihrend der Phonation dargestellt und quantitativ bestimmt werden. So kann {iber
die Zahl der Perioden in einem B-Scan die Frequenz berechnet werden und die Amplitude direkt aus
den OCT-Bildern unter Beriicksichtigung der Bewegungsartefakte bestimmt werden. Da die Schwin-
gungsverldufe und deren Geschwindigkeiten in den einzelnen Gewebeschichten jedoch unterschied-
lich sind, ist diese Auswertung streng genommen nur fiir die Oberfliche giiltig. Mdoglicherweise
konnte die Geschwindigkeit in Abhingigkeit von der Tiefe mit Hilfe von Doppler-OCT bestimmt
werden, die bewegungsinduzierte Dopplerverschiebungen, mit denen das Interferenzsignal moduliert
wird, auswertet [Rol02b]. Diese Methode konnte neben der Detektion von Funktionsstorungen auch
wichtige Daten fiir die Stimmforschung liefern. Zudem konnte mit Hilfe der gemessenen Schwin-

gungsgeschwindigkeiten eine numerische Korrektur der Bewegungsartefakte realisiert werden.
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Da es sich bei der Laryngoskopie um einen kleinen, spezialisierten Markt handelt, miissten fiir einen
zukiinftigen kommerziellen Erfolg und damit der Etablierung dieser Methode die Systeme auch fiir
niedergelassene HNO-Arzte und Phoniater preislich attraktiv werden. Dazu miissten die Kosten fiir
Lichtquellen und Computerhardware noch weiter sinken, um einen gewissen kritischen Preis un-
terschreiten zu konnen. Einfach aufgebaute halbleiterbasierte Lichtquellen zum Beispiel mit einem
durchstimmbaren Fabry-Perot-Filter in einem kurzen externen Resonator [Kuz10] kdonnen wesent-
lich kostengiinstiger hergestellt werden als Laser mit scannenden Elementen [Yun03, Hub05] oder
FDML-Laser mit mehreren Kilometern optischen Fasern im Resonator [Hub0O6b] und hitten da-
her das Potential fiir den Einsatz in einem Laryngoskop-System. Schnelle Scanraten haben immer
den Nachteil eines hohen Datenaufkommens, das bei gewiinschter Speicherung der Daten nur durch
kostenintensive Digitalisierungshardware oder bei ausschlieSlicher Darstellung nur mit modernen
Grafikkarten kontrolliert werden kann [Pro09]. Hier muss also ein sinnvoller Kompromiss gefunden
werden zwischen Geschwindigkeit und Kosten der Komponenten, um die Methode in Zukunft als

Routineverfahren etablieren zu konnen.

Eine Verbreitung der OCT im alltéiglichen klinischen Einsatz ist nur moglich, wenn die Gerite leicht
zu bedienen sind und die Anforderungen an die Benutzer zum Erlernen der Methode moglichst gering
sind. Eine automatische computergestiitzte Gewebeklassifizierung kann den untersuchenden Arzt bei
der Auswertung der OCT-Aufnahmen und der anschlieBenden Diagnosestellung unterstiitzen. Im
Rahmen dieser Arbeit wurde gezeigt, dass eine automatische Unterscheidung von normalem und
pathologisch verdndertem Stimmlippengewebe durch einen schwellwertbasierten Segmentierungsal-
gorithmus grundsitzlich moglich ist. Anhand des Zustandes der Basalmembran und der Epitheldicke
konnte eine Einteilung der prozessierten Bilder eines Testsatzes in zwei Gruppen vorgenommen wer-
den. In einer Gruppe finden sich normales Gewebe bzw. gutartige Lésionen, bei denen sich das Epi-
thel nicht oder nur kaum verdickt, die zweite Gruppe bilden gutartige, prikanzerdse sowie kanzerdse
Lisionen, bei denen der Ubergang zwischen Epithel und Lamina propria nicht eindeutig detektiert
werden konnte bzw. das Epithel stark verdickt ist. Hier zeigen sich Schwierigkeiten in der Differen-
tialdiagnose von gutartigen Granulomen, Papillomen, die zu bdsartigen Lésionen entarten konnen
und Dysplasien bzw. Karzinomen. Alle haben im OCT-Bild ein dhnliches Erscheinungsbild, so dass
in Zukunft zusitzliche Indikatoren benétigt werden, um eine Unterscheidung innerhalb der Gruppe
zu ermdglichen. Granulome, Papillome und invasive Karzinome konnten moglicherweise durch eine
Texturanalyse klassifiziert werden, da invasive Karzinome gegeniiber Papillomen und Granulomen
eine wesentlich dichtere Gewebestruktur und daher moglicherweise auch unterschiedliche Texturen

aufweisen.

Um eine pathologische Verdnderung des Gewebes in OCT-Bildern zuverlissig detektieren und klas-
sifizieren zu konnen, ist die genaue Kenntnis der normalen Morphologie inklusive der Epitheldicke

erforderlich. Bisher sind nur wenige Studien zu den Epitheldicken normaler Stimmlippen veroffent-
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licht worden, sie wurden oft nur an histologischen Prédparaten [Are07b] oder mit OCT an einer be-
grenzten Patientenzahl untersucht [Won05, Kai09]. In weiteren klinischen Studien mit einer grofen
Anzahl an Patientendaten muss daher in Zukunft zunéchst die Normdicke des gesunden Epithels
festgelegt werden. In anschlieenden Untersuchungen sollte festgestellt werden, ob eine Unterschei-
dung verschiedener Dysplasiegrade, also eine sensitive Detektion von Prikanzerosen, ebenfalls iiber
die Epitheldicke oder aber iiber andere Parameter moglich ist. Dann wire die OCT hervorragend
als Fritherkennungsmethode von Krebsvorstufen geeignet und konnte unter Umstianden die Zahl der

Biopsien bei verddchtigen Lisionen reduzieren bzw. eine gezieltere Biopsieentnahme ermdoglichen.

Sollte die Unterscheidung von Dysplasiegraden mittels konventioneller OCT nicht moglich sein,
konnte der Einsatz von erweiterten OCT-Methoden erprobt werden, die iiber inhdrente oder durch
Kontrastmittel induzierte gewebeoptische Effekte eine Kontraststeigerung erreichen. So kann bei-
spielsweise mit polarisationssensitiver OCT (PSOCT) die Doppelbrechung des Lichtes an den geord-
neten Kollagenstrukturen der Lamina propria nachgewiesen werden [Bur(5, Kle06]. Mit zunehmen-
dem Dysplasiegrad geht die charakteristische Ausrichtung der Kollagenfasern verloren, so dass das
Doppelbrechungssignal entsprechend schwicher wird. So ist moglicherweise indirekt eine Klassifi-
zierung des Epithelzustands iiber die Quantifizierung der Doppelbrechung méglich. Mittels Cross Po-
larization OCT konnen Polarisationsdrehungen durch Streuung im Gewebe anhand von zwei gleich-
zeitig detektierten senkrecht stehenden Polarisationsrichtungen ermittelt werden. Hier zeigen sich
starke Polarisationsdrehungen in Abhéngigkeit vom Kollagengehalt im Gewebe [Kur02].

Da Streuung auf Brechungsindexschwankungen innerhalb des Gewebes basiert, dndert sich durch
Verdnderung der Zellkerne in Grée und Form bei einer Dysplasie das Brechungsindexprofil und
damit die Intensitit des Streusignals [Cla04]. Durch Messung des Brechungsindexes und des Streu-
koeffizienten in vivo zum Beispiel mit der Methode von Kniittel konnte der Zustand des Epithels
bestimmt werden [Knii00]. Um jedoch dysplastische Verdnderungen von gesundem Gewebe unter-
scheiden zu konnen, miissen zunidchst Normwerte fiir das gesunde Epithel bestimmt werden. Bisher
hat noch keine Studie weder die Brechungsindizes noch die Streukoeffizienten fiir die einzelnen Ge-
webeschichten getrennt untersucht.

Eine weitere Moglichkeit der Kontraststeigerung wire die Anwendung von Nanopartikeln zum Bei-
spiel aus Gold oder beschichtete Mikrokugeln [ES10], die gegeniiber den umliegenen Gewebestruktu-
ren einen hoheren Brechungsindex aufweisen und daher ein stirkeres Streusignal hervorrufen [Adi09].
Die Partikel kénnten in Zukunft mit Antikdrpern oder Molekiilen funktionalisiert werden, die spe-
zifisch an bestimmte Molekiile, Zelltypen oder Gewebearten binden. Méglicherweise konnte so der
Kontrast zwischen prikanzerdsem und gesundem Gewebe gesteigert werden. Die Gabe von Nano-
partikeln ist jedoch immer ein invasiver Eingriff, so dass zunichst die Unbedenklichkeit ihrer An-

wendung bewiesen werden muss.

Optische Biopsien zur Klassifizierung von Stimmlippengewebe konnten auch mit alternativen opti-

schen Verfahren mit hoher raumlicher Auflosung erstellt werden. Als Beispiele sind hier die konfo-
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kale Laser-Scanning-Mikroskopie (confocal laser scanning microscopy, CLSM) und die Multipho-
tonenmikroskopie (MPM) zu nennen. So konnten Just et al. im Rahmen einer ex vivo Studie mit
extrahierten humanen Kehlkopfproben in CLSM-Aufnahmen zeigen, dass sich die GroBe der Zell-
kerne und die Form der Zellen mit zunehmendem Malignititsgrad verdndern [Jus06]. Die CLSM
kann auch endoskopisch implementiert werden, was in Zukunft in vivo Studien am Kehlkopf ermdg-
lichen konnte [DelO8]. Nachteilig ist hier jedoch die geringe Eindringtiefe von bis zu 200 um [Jus07],
so dass der Ubergang zwischen Epithel und Lamina propria in Falle von Epithelverdickungen nicht
mehr nachweisbar ist. Auch mit MPM lassen sich die Zellen und Zellkerne des Epithels gut differen-
zieren, so dass diese Methode ebenfalls fiir die Unterscheidung von Dysplasiegraden geeignet sein
konnte [SkaO5]. Bestandteile des Epithels lassen sich durch Detektion des Autofluoreszenzsignals
sehr gut darstellen, Kollagenstrukturen sind dagegen im SHG-Signal (second harmonic generation)
besser nachweisbar [Li09]. Fiir die Multiphotonen-Anregung wird jedoch immer ein fs-Laser beno-
tigt, was der Verbreitung der Methode als diagnostisches Routineverfahren entgegenstehen konnte.
In beiden Verfahren werden die Aufnahmen zum Erreichen der hohen Auflésung mit Objektiven sehr
hoher NA meist in Immersion durchgefiihrt, so dass sich diese Methoden nicht fiir eine kontaktfreie
Untersuchung am wachen Patienten eignen. Zudem ist fiir die Interpretation der Aufnahmen eine de-

taillierte Kenntnis der Zellmorphologie vorauszusetzen.

Die OCT ist neben der morphologischen Abklirung verdédchtiger Lisionen aufgrund der Moglich-
keit, nichtinavasiv und kontaktfrei zu messen, hervorragend fiir die intraoperative Diagnostik zum
Beispiel im Rahmen von lasergestiitzten Eingriffen geeignet. So wurde im Rahmen in dieser Ar-
beit gezeigt, dass eine hochauflosende Bildgebung wie OCT fiir eine erfolgreiche Durchfithrung der
fs-Lasermikrochirurgie an Stimmlippen unverzichtbar ist. Aufgrund der starken Fokussierung der La-
serstrahlung ist der Wechselwirkungsbereich im Gewebe sehr klein, was zum einen eine sehr hohe
Prizision ermoglicht zum anderen aber auch eine hohe Auflosung fiir die Kontrolle erfordert. Es wur-
de gezeigt, dass die OCT fiir die Referenzierung der Fokuslage, der Auswahl der zu bearbeitenden
Gewebeareale und der quantitativen Auswertung der Schneidresultate eine ausreichend hohe Genau-
igkeit liefert und zur Verbesserung der Schneidergebnisse fiihrt. In Zukunft wire die Nutzung der
OCT-Bilder als Feedback wihrend des Schneidprozesses denkbar, um instantan auf eine Anderung
der optischen Gewebeeigenschaften reagieren zu kdnnen und beispielsweise die Laserleistung oder
die Fokuslage im Rahmen eines Regelalgorithmus anzupassen. So konnten die thermischen und me-
chanischen Nebenwirkungen des Schneidprozesses weiter vermindert werden und die Funktion der
Stimmgebung im mikrochirurgischen Sinne bestmoglich erhalten werden.

Der Einsatz der OCT wire auch bei der Tumorentfernung wiinschenswert. So konnten fiir eine Ope-
rationsplanung zunichst die Tumorgrenzen intraoperativ bestimmt werden. Die OCT bietet hier ge-
geniiber dem bisherigen Standard, der Anfertigung von Schnellschnitten, den Vorteil mehrere Scans
auch in verschiedenen Winkeln durchfithren zu konnen, so dass dadurch Fehler bei der Vermessung

reduziert werden konnten. Anschliefend kann wihrend der Operation zum Beispiel mit einem COq
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die vollstindige Entfernung des Tumorgewebes iiberwacht werden. Denn werden nicht alle Tumor-
zellen entfernt, ist die Wahrscheinlichkeit fiir das Auftreten von Rezidiven sehr hoch [Hug10]. Wird
jedoch zuviel gesundes Gewebe entfernt, konnen die Funktionen des Kehlkopfes nach der Operation
entsprechend stédrker beeintrichtigt sein.

Die OCT konnte aulerdem zur Kontrolle von Biopsieentnahmen intraoperativ angewendet werden,
da die Umgrenzungen von verdichtigen Lasionen auch in der Tiefe sehr gut dargestellt werden kon-

nen und so die moglicherweise die Zahl falscher Biopsien reduziert werden konnte.

In dieser Arbeit wurde gezeigt, dass die Anwendung von fs-Pulsen fiir die 6berflichliche und sube-
pitheliale Manipulation von Stimmlippengewebe sehr gute Resultate liefert und neue therapeutische
Moglichkeiten eroffnet. Hier wurde nach erfolgreicher Bestimmung der Schneidparameter an Kada-
verkehlkopfen erstmals im Rahmen einer in vivo Studie am Tiermodell Schwein bestitigt, dass bei
richtiger Wahl der Schneidparameter keine thermischen und mechanischen Nebenwirkungen entste-
hen.

Ein priziser oberflachlicher Abtrag epithelialer Verinderungen konnte auch durch einen thermischen
Wechselwirkungsprozess wie der Photoablation z.B. mit einem Erbium-Laser kostengiinstiger als mit
einem fs-Laser durchgefiihrt werden [Her93, Liie07]. Aufgrund der sehr effektiven Waserabsorption
bei der Laserwellenldnge von A=2,94 ym sind die Schiddigungszonen lediglich wenige pm grof3 und
daher vergleichbar mit denen in dieser Arbeit bestimmten Werten fiir den fs-Laser. Die Strahlung
lasst sich wegen der groen Wellenlidnge jedoch nicht so stark fokussieren wie die fs-Laserstrahlung,
so dass die transversale Genauigkeit entsprechend geringer ist [Liie07]. Zudem ist die Integration der
OCT in einen Schneidapplikator fiir fs-Laser, wie in dieser Arbeit erfolgreich demonstriert wurde,
leichter moglich, da aufgrund der geringen Wellenldngenunterscheide die gleichen Strahlfithrungs-
komponenten wie Scanner und Fokussieroptiken genutzt werden kdnnen.

Das Einbringen subepithelialer Schnitte bzw. das Ausschneiden definierter Gewebevolumina ist da-
gegen nur mit dem nichtlinearen Effekt der Photodisruption méglich. Hieraus ergeben sich neue
Therapieansétze wie beispielsweise das Trennen von Vernarbungen unterhalb des Epithels oder das
gezielte Erzeugen von Kavititen zur Medikation oder zur lokalisierten Applikation von Unterfiitte-
rungsmaterial im Bindegewebe. Fiir die bildgebungsgestiitzte Trennung von Narben sind im nédchsten
Schritt Untersuchungen an einem Narbenmodell, zunédchst im Laborversuch und anschlieBend in vi-
vo, notig, in denen neben Parameterstudien fiir den Schneidvorgang auch die Eignung der OCT zur
Darstellung der Vernarbungen evaluiert werden muss. Moglicherweise konnte hier die Abbildung ein-
zelner Kollagenfasern bzw. Faserbiindel und damit eine Auflosung weniger um oder sogar unterhalb
eines um gefordert sein. Alternativ zur Ultrahigh Resolution OCT konnte hier fiir die intraoperative
Kontrolle auch die SHG-MPM geeignet sein, mit der Kollagenstrukturen sehr gut dargestellbar sind.
Die Eindringtiefe der MPM jedoch ist prinzipiell geringer als in der OCT, so dass es zu kldren gilt,
welche maximale Schnitttiefe mit ausreichender Prizision erreicht werden kann und ob aus dieser

Tiefe ein ausreichend gutes SHG-Signal detektiert werden kann.



135

Zusammenfassend konnte im Rahmen dieser Arbeit die Eignung der OCT als nichtinvasive Bild-
gebungsmethode sowohl fiir die kontaktfreie, rein diagnostische Anwendung am wachen Patienten
als auch fiir den intraoperativen Einsatz zum Beispiel im Rahmen einer fs-Lasermikrochirurgie an
Stimmlippen demonstriert werden. Durch computerstiitzte Auswertung der Querschnittsbilder kon-
nen quantitive Mafle wie zum Beispiel die Epitheldicke genutzt werden, um den Zustand des Gewebes
zu klassifizieren oder den Ablauf eines Laserprozesses zu steuern. Dadurch konnten moglicherwei-
se sowohl die Zahl der Biopsien reduziert als auch die Ergebnisse der chirurgischen Eingriffe im
Hinblick auf eine bestmogliche Funktionserhaltung des Kehlkopfes und damit einen Erhalt der Le-

bensqualitit der Patienten verbessert werden.
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System/Prescription Data

File : C:\Dokumente und Einstellungen\Henning\Eigene Dateien\Diss\OCT-Laryngoskop\optikdesign\objektiv_final.ZMX
Title: OCT-Laryngoskop Objektiv

Date : THU NOV 5 2009

LENS NOTES:

Retrofokus-Typ

GENERAL LENS DATA:

Surfaces H 10
Stop H 3
System Aperture : Object Space NA = 0.033
Glass Catalogs : SCHOTT schott-17-03-2009
Ray Aiming : Off
Apodization : Uniform, factor = 0.00000E+000
Temperature (C) H 2.00000E+001
Pressure (ATM) H 1.00000E+000
Effective Focal Length : 15.00008 (in air at system temperature and pressure)
Effective Focal Length : 15.00008 (in image space)
Back Focal Length : 2.744295
Total Track : 26.62943
Image Space F/# : 2.752415
Paraxial Working F/# : 2.752415
Working F/# : 2.757302
Image Space NA : 0.1787335
Object Space NA : 0.033
Stop Radius : 2.648948
Paraxial Image Height H 1.781232
Paraxial Magnification : -0.1817584
Entrance Pupil Diameter : 5.449789
Entrance Pupil Position : 1.527586
Exit Pupil Diameter : 3.633174e+009
Exit Pupil Position : -1le+010
Field Type : Object height in Millimeters
Maximum Field H 9.8
Primary Wave H 0.5605
Lens Units H Millimeters
Angular Magnification : -1.168674e-016
Fields : 3
Field Type: Object height in Millimeters
# X-Value Y-Value Weight
1 0.000000 0.000000 1.000000
2 0.000000 -5.665000 1.000000
3 0.000000 -9.800000 1.000000

Vignetting Factors

# VDX VDY VCX VvCY VAN
1 0.000000 0.000000 0.000000 0.000000 0.000000
2 0.000000 0.000000 0.000000 0.000000 0.000000
3 0.000000 -0.005235 0.000000 0.005235 0.000000

Wavelengths 0 3

Units: Microns

# Value Weight
1 0.478000 1.000000
2 0.560500 1.000000
3 0.643000 1.000000

SURFACE DATA SUMMARY:

Surf Type Comment Radius Thickness Glass Diameter
OBJ STANDARD Infinity 81 19.6
1 STANDARD OBJ LINSE 1 31.13434 1.5 N-BK7 6

2 STANDARD DCX -81.86264 0.5 6
STO STANDARD Infinity 0.5 5.4
4 STANDARD OBJ LINSE 2 16.39497 3.5 N-LAK12 6

5 STANDARD CXev 32.84339 10.15874 6

6 STANDARD OBJ LINSE 3 12.8535 3.5 N-SK16 6

7 STANDARD AC -4.64518 1.5 N-SF4 6

8 STANDARD -13.63258 5.470684 6

9 STANDARD Infinity 0 3.6
IMA STANDARD Infinity 3.6

ABBILDUNG A.l.: Systemdaten fiir das in Kapitel 4.4.1 beschriebene Objektiv.
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T

DATE THU NOV 5 2009
FILE NAME C:\DOKUMENTE UND EINSTELLUNGEN\HENNING\EIGENE DATEIEN\I
TITLE OCT-LARYNGOSKOP OBTEKTIV
RETROFOKUS-TYP
UNITS MILLIMETERS
EFL 15.0001 BFL 2.74429
TOTAL TRACK 26.6294
WORKING F/: .75’
IMAGE HEIGHT 1.78123 MAGNIFICATION: -0.181758
ENTR PUP D. 5.44979 EXIT PUP DIA : 3.63317E+009
ENTR PUP POS .52759 EXIT PUP POS : -1E+010
FIELD TYI ECT HEIGHT IN MILLIMETERS
# LU Y-VALUE WEIGHT
1 . Q. 1.
2 Q. -5.665000 1. —
3 2.000000 -9. 1. —
WAVELENGTHS IN MICRONS:
# VALUE EIGHT
1 2.478000 1.000000
2 0.560500 1.000000
3 2.643000 1.000000
LAYOUT
?CT-LHRYNGDSKDP OBTEKTIV
TOTAL LENGTH: 1@7.62943 MM
| RO RS DS L
CONFIGURATION 1 OF 1
-9.8000 MM
08T ©.8000 MM 0BT! -6.6650 MM TS_0.0000 MM
TS -5.6650 MM
1.0
T T T T T T T T
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2

CARNERE I ERINEMENNOEREE NEENC ERENREINED LY
CONFIGURATION 1 OF 1

] -
2.00 379.98 759.96
SPATIAL FREQUENCY IN CYCLES PER MILLIMETER
TRANSVERSE RAY FAN PLOT POLYCHROMATIC DIFFRACTION MTF
OCT-LARYNGOSKOP OBTEKTIV OCT-LARYNGOSKOP OBTEKTIV
THU NOV 5 THU NQU 5 2i
MAXIMUM SCALE: : 10@.@0@ MICRONS. DATA FOR @.4780 TO @.643@ MICRONS.
0.478 0.561 @.643 | |
_ O N R KN NN PRI TEDEI ALY Lo 7]
CONFIGURATION 1 OF 1 CONFIGURATION 1 OF 1
S s B TT T T T T T T T T T
2.00 g
@
w 1.80 | E
[
= 1.60 | E
z
H 1.40 | 4
o
I 1.20 E
&
1.00 B
2
5] 0.80 E
o
\ t 2.60 F E
u .
[i
= 0.40 1
4
z 2.20 4
e e e O 2.00 . L L . . . L
2.2 2.00 2.20 “2.10 2.00 2. 10 0.00E+000 S.00E-007 1. 00E-206
MILLIMETERS PERCENT +Y FIELD IN MILLIMETERS
FIELD CURVATURE / DISTORTION RMS WAVEFRONT ERROR US FIELD
OCT-LARYNGOSKOP OBTEKTIV OCT-LARYNGOSKOP OBTEKTIV
THU_NOV 5_2i THU NOV 5 20
MAXIMUM FIELD IS 9.80@ MILLIMETERS 478 ©.561 0.643
WAVELENGTHS! @478 8.561 2.643

YR I ERINENNOEEE NEENECHEREINIEDNEN LY
CONFIGURATION 1 OF 1

REFERENCE: CENTROID

ABBILDUNG A.2.: Verschiedene Analysen fiir das in Kapitel 4.4.1 beschriebene Objektiv.
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System/Prescription Data

File : C:\Dokumente und Einstellungen\Henning\Eigene Dateien\Diss\OCT-Laryngoskop\optikdesign\relay_final.ZMX

Title: OCT-Laryngoskop
Date : FRI NOV 6 2009

LENS NOTES:

objekt- und bild

GENERAL LENS DATA:

Surfaces

Stop

System Aperture
Telecentric Mode

Glass Catalogs

Ray Aiming

Apodization
Temperature (C)
Pressure (ATM)
Effective Focal Length
Effective Focal Length
Back Focal Length

l:1-Relaystufe

seitig telezentrisch

15
6
Object Space NA = 0.172
On
SCHOTT
Off
Uniform, factor =
2.00000E+001
1.00000E+000

0.00000E+000

5e+009 (in air at system temperature and pressure)
5e+009 (in image space)

-4.999998e+009

Total Track 54.0577
Image Space F/# 1.431827
Paraxial Working F/# 2.863654
Working F/# 2.906974
Image Space NA 0.172
Object Space NA 0.172
Stop Radius 1.804822
Paraxial Image Height 1.8
Paraxial Magnification -1
Entrance Pupil Diameter 3.492042e+009
Entrance Pupil Position le+010
Exit Pupil Diameter 3.492042e+009
Exit Pupil Position -le+010

Field Type

Object height in Millimeters

Maximum Field 1.8
Primary Wave 0.5605
Lens Units Millimeters
Angular Magnification 1
Fields 3
Field Type: Object height in Millimeters
# X-Value Y-Value Weight
1 0.000000 0.000000 1.000000
2 0.000000 0.900000 1.000000
3 0.000000 1.800000 1.000000
Vignetting Factors
# VDX VDY VCX vVCY VAN
1 0.000000 0.000000 0.000000 0.000000 0.000000
2 0.000000 0.000000 0.000000 0.000000 0.000000
3 0.000000 0.330359 0.058524 0.673333 0.000000
Wavelengths 3
Units: Microns
# Value Weight
1 0.478000 1.000000
2 0.560500 1.000000
3 0.643000 1.000000
SURFACE DATA SUMMARY:
Surf Type Comment Radius Thickness Glass Diameter
OBJ STANDARD Infinity 2.62 3.6
1 STANDARD -3.552802 3.3 SF4 6
2 STANDARD -4.485701 6.822094 6
3 STANDARD 14.01908 3.5 SF1 6
4 STANDARD 4.382625 2 SSKN5 6
5 STANDARD -26.63232 10.13736 6
STO STANDARD Infinity -0.04445142 5.4
7 STANDARD Infinity -0.04445142 6
8 STANDARD Infinity 10.13736 6
9 STANDARD 26.63232 2 SSKN5 6
10 STANDARD -4.382625 3.5 SF1 6
11 STANDARD -14.01908 6.822094 6
12 STANDARD 4.485701 3.3 SF4 6
13 STANDARD 3.552802 2.627696 6
14 STANDARD Infinity -0.007695937 3.6
IMA STANDARD Infinity 3.6

ABBILDUNG A.3.: Systemdaten fiir das in Kapitel 4.4.1 beschriebene Relaysystem.
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DATE ¢ FRI NOV &
FILE NAME + Ci\DOK UMENTE UND EINSTELLUNGEN\HENNING\EIGENE DATEIEN\I
TITLE : OCT-LARYNGOSKOP 1+
¢ OBTEKT- UND BILDSEITIG TELEZENTRISCH
UNITS : MILLIMETERS
EFL SE+009 BFL : -5E+009
TOTAL TRACK 54.0577
WORKIN # 2.90697
IMAGE HEIGHT 1.8 MHGNIFICHTIDN: -1
ENTR PUP DIA 3.49204E+009 PUP DIA : 3.49204E+009
ENTR PUP POS 1E EXIT PUP POS : -1E+010
iIELD TYPE : DBIECT HEIGvT IN MILLIMETERS S ETGH
1 0.000000 0.000000 1.000000
2 000000 0.900000 1.000000
1.800000 1.000000
UHUELENGTHS IN MICRONS
VALUE WEIGHT
1 2.478000 1.000000
2 0.560500 1.000000
3 0.643000 1.000000
LAYOUT
OCT-LARYNGOSKOP 1 :1-RELAYSTUFE
FRI NOV 6
TOTAL LENGTH: 56.67770 MM
CARSERE I8 L ENERIOEREE |
CONFIGURATION 1 OF 1
TS 1.8000 MM
0871 0.0000 M o871 0.9008 M TS_0.0000
1.0 ||TS E.‘MOB MM
‘ H T T T T T T T T
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S i
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3L i
2 N i
e ‘\A |
.0 " L L L L L
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360.10
SPATIAL FREQUENCY IN CYCLES PER MILLIMETER

TRANSVERSE RAY FAN PLOT

POLYCHROMATIC DIFFRACTION MTF

ggT-hHsYzGDSKDP 1:1-RELAYSTUFE
MAXIMUM SCALE: + 20.000 MICRONS.
@.478 ©.561 @.643

CARNERE I FELNNERIOFESE NEEMESCHIREPRED LY
CONFIGURATION 1 OF 1

ECT-%?%}NEDSKDP 1:1-RELAYSTUFE
DATA FOR @.478@ TO @.643@ MICRONS.

[ L]
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ER:
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CARERE I EELIENERRCERRE
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REFERENCE: CENTROID OF 1

ABBILDUNG A.4.: Verschiedene Analysen fiir das in Kapitel 4.4.1 beschriebene Relaysystem.
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A. OPTIKDESIGNDATEN

System/Prescription Dat

a

File : C:\Dokumente und Einstellungen\Henning\Eigene Dateien\Diss\OCT-Laryngoskop\optikdesign\kameraobjektiv_video.ZMX

Title: Kameraokular
Date : TUE DEC 8 2009

GENERAL LENS DATA:

Surfaces

Stop

System Aperture

Glass Catalogs

Ray Aiming

Apodization

Effective Focal Length
Effective Focal Length
Back Focal Length
Total Track

Image Space F/#
Paraxial Working F/#
Working F/#

Image Space NA

Object Space NA

Stop Radius

Paraxial Image Height
Paraxial Magnification
Entrance Pupil Diameter
Entrance Pupil Position
Exit Pupil Diameter
Exit Pupil Position
Field Type

Maximum Field

Primary Wave

Lens Units

Angular Magnification

Fields : 3
Field Type: Angle in de
# X-Value

1 0.000000

2 0.000000

3 0.000000

Vignetting Factors

# VDX VDY
1 0.000000 0.000000
2 0.000000 0.000000
3 0.000000 0.000000

Wavelengths @ 3
Units: Microns

# Value

1 0.478000

2 0.560500

3 0.643000

SURFACE DATA SUMMARY:

Surf Type
OBJ STANDARD
STO STANDARD

STANDARD

STANDARD

STANDARD

STANDARD

STANDARD

STANDARD

STANDARD

STANDARD
10 STANDARD
11 STANDARD
12 STANDARD

IMA STANDARD

WO IoU W

H 1

Off
Uniform, factor

3
1

Entrance Pupil Diameter =
Schott schott-17-03-2009

5.

5

0.00000E+000

(in image space)

14.32278
7.51262
H 36.17
: 2.604143
: 2.604143
: 2.607988
H 0.1885577
5 2.75e-010
: 2.75
H 1.961977
: 0
H 5.5
H 0
: 534.5059
B 1392.092
: Angle in degrees
H 7.8
: 0.5605
: Millimeters
: -0.01028988
grees
Y-Value Weight
0.000000 1.000000
3.900000 1.000000
7.800000 1.000000
VCX VvCYy VAN
0.000000 0.000000 0.000000
0.000000 0.000000 0.000000
0.000000 0.000000 0.000000
Weight
1.000000
1.000000
1.000000
Comment Radius
Infinity
Infinity
KL 1 Infinity
PCX -37.22
KL 2 205.03
AC 17.64
-26.97
KL 3 26.97
AC -17.64
-205.03
KL 4 37.22
PCX Infinity
DUMMY Infinity
Infinity

Thickness
Infinity
7.66

3

0

1.6

5.98

0

5.98

1.6

0

3

7.35

0

14.32278 (in air at system temperature and pressure)

Glass

N-BK7

N-SF10
N-BAF10

N-BAF10
N-SF10

N-BK7

Diameter
0

5.5

18

18

18

18

18

18

18

18

18

18
3.92071
3.92071

ABBILDUNG A.5.: Systemdaten fiir das in Kapitel 4.4.1 beschriebene Kameraokular.
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ABBILDUNG A.6.: Verschiedene Analysen fiir das in Kapitel 4.4.1 beschriebene Kameraokular.
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ABBILDUNG A.7.: Seideldiagramm fiir den Videostrahlengang.
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