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Zusammenfassung

Der Vorteil der Weitfeldmikroskopie bei der funktionellen Hirnabbildung gegeniiber der
oft angewendeten Laserscanningmikroskopie ist, da3 sie eine parallele Aufnahme an
vielen Stellen mit hoher Geschwindigkeit erlaubt. Dabei ist jedoch eine
Tiefendiskrimination der Signale nur sehr eingeschrankt mdglich. In dieser Arbeit wird
erstmals untersucht, wie die Methode der strukturierten Beleuchtung, mit der optische
Schnittbildung in die Weitfeldmikroskopie eingefiihrt wird, fiir die funktionelle
Hirnabbildung eingesetzt werden kann. Es muflte eine andere Art der Gitterbewegung flir
Aufnahmen mit hoher Geschwindigkeit und ein neuer Algorithmus zur Gewinnung
schneller und schwacher Infokussignale entwickelt werden. Damit konnten in vitro
funktionelle Signale gemessen und es konnte in vivo gezeigt werden, wie Aullerfokuslicht
die Intensitdt von Infokusstrukturen im konventionellen Weitfeldbild als umgekehrt
erscheinen lassen kann. Es zeigte sich, da3 das Signal-zu-Rausch Verhiltnis im Vergleich
zum konventionellen Weitfeldmikroskop durch Licht reduziert wird, das vor der
Anwendung des Schnittbildungsalgorithmus auch von auBlerhalb der optischen
Schnittdicke detektiert wird. Daher ist eine dem Laserscanningmikroskop vergleichbare
Schnittdicke nicht sinnvoll, es wurde eine Schnittdicke von 90 um realisiert, die ungefahr
der Breite einer Hirnschicht einer Maus entspricht. Als zweiter maB3geblicher Faktor fiir
das Signal-zu-Rausch Verhéltnis erwies sich die Streuung im Gehirn, die die
Infokusmodulation = abschwicht. Deren EinfluB kann durch eine groBere
Anregungswellenldnge und breitere Gitterstreifen reduziert werden, ohne die
Schnittdicke stark zu verbreitern.

Abstract

In functional brain-imaging the advantage of wide-field microscopy versus the frequently
used laser-scanning microscopy is the possibility of simultaneous recording at different
locations with high speed. However, in doing so depth discrimination of the signals is
very restricted. In this thesis it is investigated for the first time how the method of
structured illumination which introduces optical sectioning into wide-field microscopy
can be used for functional brain imaging. A new technique of grating movement for high
speed recording with high velocity and a new algorithm to extract fast and weak in-focus
signals had to be developed. Thus functional signals could be detected in vitro.
Furthermore it was shown in vivo how out-of-focus light lets the intensity of in-focus
structures seem reversed in the conventional wide field image. In comparison to the
conventional wide-field microscope the signal-to-noise ratio is reduced by light detected
from beyond the optical sectioning strength before the sectioning algorithm is applied.
Hence the optical sectioning strength used in laser scanning microscopy is not applicable
here. A sectioning strength of 90 um which roughly corresponds to the thickness of one
cortical layer in mouse was realized. The second relevant factor for the signal-to-noise
ratio was scattering in the brain which diminished the in-focus modulation. Its effect can
be reduced by a longer excitation wavelength and wider grating bars without strongly
broadening sectioning strength.
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1 Einleitung

Die Aufklarung der Funktionsweise des Gehirns ist auf verschiedenen Ebenen und mit
unterschiedlichen Methoden angegangen worden. Ein Verstdndnis der Vorginge in
einzelnen Nervenzellen ist dafiir sicher grundlegend; auf diesem Gebiet der
Neurobiologie sind in der Vergangenheit auch groBe Fortschritte erzielt worden. Ein
Charakteristikum von Nervenzellen ist jedoch ihr hoher Grad von Verkniipfung
untereinander, so daB fiir ein weitergehendes Verstandnis die Untersuchung des Gehirns
als ganzem und in voller Intaktheit, also in vivo naheliegend ist. Die
Informationsiibertragung im Gehirn geschieht durch elektrische Strome, die mit
Elektroden gemessen werden konnen. Die gleichzeitige Beobachtung einer grof3en Zahl
von Neuronen im Gehirn in vivo ist damit jedoch nicht moglich. Zu diesem Zweck
werden verschiedene bildgebende Verfahren eingesetzt, die sich in ihrer rdumlichen und
zeitlichen Auflésung, in ihrer Invasivitit und in den Vorgidngen im Gehirn, die sie
abbilden kénnen, unterscheiden (fiir einen Uberblick siehe (Toga and Mazziotta 2002)).
Ein Beispiel ist die funktionelle Magnetresonanztomographie, mit der beispielsweise
nichtinvasive Messungen des lokalen Blutflusses im gesamten Gehirn mit einer
rdumliche Auflésung von ca. 1 mm und ein zeitliche Auflosung von ca. 0,5 s
durchgefiihrt werden konnen. Eine viel hohere rdumliche und zeitliche Auflésung kann
mit optischer Mikroskopie erreicht werden. Die Groflenordnung der rdumlichen
Auflésung wird hier durch die Wellenldnge des verwendeten Lichts bestimmt, liegt also
im Bereich von einigen hundert Nanometern oder dariiber. Die Streuung des Lichts in
Hirngewebe limitiert die Eindringtiefe, bei der noch abbildende Eigenschaften erreicht
werden konnen, allerdings auf ca. Imm.

Optische Bildgebung durch Weitfeldmikroskopie ist eine verbreitete Methode zur
funktionellen Hirnabbildung (Grinvald, Frostig et al. 1988)(Grinvald, Shoham et al.
1999)(Zochowski, Wachowiak et al. 2000). Sie wird typischerweise eingesetzt, wenn
»Karten® der funktionellen Aktivitit im Kortex von Versuchstieren gemessen werden
sollen, also eine parallele Aufnahme funktioneller Signale in einem Gebiet von bis zu
mehreren Quadratmillimetern. Das Weitfeldmikroskop ist recht einfach zu realisieren
und bietet durch den Einsatz von Weilllichtquellen in Verbindung mit optischen Filtern
eine hohe Flexibilitdt bei der Anregung unterschiedlicher Fluoreszenzfarbstoffe, die in
der biologischen Mikroskopie heute besondere Bedeutung erlangt haben.

Der Begriff ,Karte“ deutet bereits an, dal von dem dreidimensionalen
Beobachtungsvolumen ein zweidimensionales Bild erzeugt wird, also rdumliche
Information verlorengeht. Fiir die Riickgewinnung der Information aus der dritten, der
axialen Dimension, wurden verschiedene Methoden entwickelt, die darauf basieren, das
Licht aus nur einer Ebene oder sogar einem beugungsbegrenzten Brennpunkt zu
erhalten ((Koester 1995)und Referenzen darin). Diese Methoden werden mit dem
Begriff optische Schnittbildung zusammengefa3t. Fiir die funktionelle Hirnabbildung
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mit Weitfeldmikroskopie wurde die Dekonvolution angewendet (Yae, Elias et al.
1992)(Fisher, Civillico et al. 2004), aber wesentlich groBere Bedeutung hat die
Laserscanning-Mikroskopie in der Ausfiihrung als konfokales Mikroskop (Minsky
1961)(Minsky 1988) und als Multiphotonen-Mikroskop (Denk, Strickler et al. 1990)
erlangt. Vor allem mit der Multiphotonen-Mikroskopie konnte eine reduzierte
Gewebeschiadigung und hohe Tiefeneindringung (Theer, Hasan et al. 2003) erreicht
werden. Um mit dem Laserscanning-Mikroskop ein rdumliches Bild des Objekts zu
erhalten, muf} es jedoch sequentiell abgerastert werden, was die zeitliche Auflosung
reduziert. Der Vorteil der Weitfeldmikroskopie ist, an vielen Orten einer Ebene
gleichzeitig das Bild aufnehmen zu konnen und die Gewebeschddigung nochmals zu
reduzieren.

Im Jahr 1997 wurde eine Methode zur Tiefendiskrimierung in der Weitfeldmikroskopie
durch raumliche und zeitliche Modulation des Lichts in einer diinnen Schicht des
Objekts, die sogenannte strukturierte Beleuchtung vorgeschlagen (Neil, Juskaitis et al.
1997). Dies geschieht durch Abbildung eines Strichgitters in die Brennebene des
Objektivs und die Translation dieses Gitters senkecht zu den Strichen. In den folgenden
Jahren wurde die strukturierte Beleuchtung auch in biologischen Proben eingesetzt
(Lanni and Wilson 2000)(Lagerholm, Vanni et al. 2003)(Cole, Siegel et al. 2001)(Elson,
Siegel et al. 2002)(Webb, Gu et al. 2002), jedoch noch nicht fiir die funktionelle
Hirnabbildung. Dies war Ziel dieser Arbeit.

Es gibt eine Reihe von Gehirnregionen, die primdr die Steuerung niederer oder
unbewuBlter Abldufe (Bewegung, Hormonausschiittung) ausfiihren wie das Kleinhirn
oder die Hypophyse oder als Schaltstelle zwischen verschiedenen Teilen des
Nervensystems fungieren wie der Hirnstamm. Von besonderem Interesse war und ist
das GroBhirn, und dort speziell die GroBhirnrinde, der Kortex, in dem unter anderem die
Sinneseindriicke verarbeitet werden. Dies findet in rdumlich lokalisierbaren Arealen
statt, die entsprechend benannt sind, so z.B. auditorischer Kortex, somatosensorischer
Kortex usw. Die Zellen des Nervensystems werden Neurone genannt. Neurone bestehen
aus dem Zellkorper und langen Auswiichsen, den Dendriten und Axonen, durch die sie
Signale empfangen und weitergeben. Die beobachtbaren Anderungen im Gehirn, die
durch die lokale Anderung von Ionenkonzentration oder Membranpotential
hervorgerufen werden, und die wiederum mit dem Informationstransport
zusammenhdngen, werden im Folgenden funktionelle Signale genannt. Im Falle der
optischen Mikroskopie miissen diese Signale in Lichtsignale umgewandelt werden. Im
Kortex befinden sich komplette Neurone, der Teil des GroBhirns unter dem Kortex
enthdlt hauptsdchlich axonale Verbindungen zwischen den Arealen des Kortex, dem
Kortex und anderen Teilen des Gehirns sowie anderen Organen. Die Anordnung der
Zellkorper zeigt dabei eine gewisse vertikale Struktur und bildet Schichten
unterschiedlicher Dichte und unterschiedlicher Zelltypen. In jeder Schicht befinden sich
auch axonale und dendritische Querverbindungen zwischen den Zellen. Es lassen sich
grob 6 Schichten im Kortex identifizieren, die abhingig von der Gehirnregion mehr
oder weniger deutlich voneinander getrennt werden konnen (Kandel, Schwartz et al.
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2000). Licht im sichtbaren oder nahen infraroten Wellenldngenbereich, das auch noch
abbildende Eigenschaften hat, dringt nicht mehr als ca. 1 mm in Hirngewebe ein, so dal3
mit optischer Mikroskopie nur oberflaichennahe Schichten des Gehirns beobachtet
werden konnen, v.a. eben der Kortex des Gross- und Kleinhirns. Die Signalverarbeitung
im Kortex mit einer Auflosung von der Einzelzellebene bis zur Grofie von
wahrnehmungsverarbeitenden Arealen in kleinen Sdugetieren wie Ratten ist also der
optischen Mikroskopie zugénglich und gibt die typischen neurobiologischen
Fragestellungen fiir Messungen in vivo vor. Natiirlich sind auch Messungen an
Gehirnschnitten mit lebendem Gewebe, also in vitro, moglich und wurden hier auch
durchgefiihrt. Dadurch sind auch tiefergelegene Gehirnregionen fiir optische Messungen
zuginglich. Bei Messungen in vivo wird eine Stimulation an einem Sinn des Tieres
durchgefiihrt, z.B. durch Prisentation eines Geruchsstoffes. AuBerdem muf sich ein
optischer Signalstoff im Gewebe befinden. Dies kann ein intrinsische Substanz wie
Hamoglobin im Blut oder die Streuung durch Zellen sein, ein genetisch exprimierter
Farbstoff wie das griin fluoreszierende Protein GFP, oder ein kiinstlich eingebrachter
Gewebefarbstoff. Im ersten Fall wird dann eine Anderung der Absorption oder Streuung
gemessen, in den anderen Fillen die Fluoreszenz des Farbstoffs. Die Aufgabe der
Mikroskopie besteht dann darin, das funktionelle Signal mit mdglichst guter riumlicher
und zeitlicher Auflosung, sowie moglichst hohem Signal-zu-Rausch Verhiltnis
aufzunehmen.

Bei der Messung in vivo ist die Einzelzellauflosung die Domine der
Laserscanningmikroskopie, da ihr Beobachtungsvolumen im Bereich der
Beugungsbegrenzung liegt. Sie stellt auch eine Art von strukturierter Beleuchtung dar,
die Beleuchtungsstruktur ist der Fokus des Lasers. Sie wird zeitlich variiert, indem der
Fokus durch das Objekt bewegt wird und dabei das Objekt dreidimensional abgerastert.
Die Erweiterung auf viele Foki mit einer WeiBllichtquelle in (Juskaitis, Wilson et al.
1996) kann dabei als Vorldufer der hier verwendeten Art der strukturierten Beleuchtung
gelten. Das Signal-zu-Rausch Verhéltnis wird bei diesen Methoden durch die Anzahl
der aus dem (Laser-)Fokus detektierten Photonen begrenzt, sowie durch die Effektivitit,
mit der AuBerfokuslicht ausgeblendet werden kann. Starke Streuung kann z.B. im
konfokalen Mikroskop auch zu verstérkter Detektion von AuBerfokuslicht fithren, im
Multiphotonenmikroskop kann dies durch Fluoreszenzanregung an der Oberflache des
Gehirns geschehen (Theer, Hasan et al. 2003). In beiden Mikroskopiemethoden werden
recht hohe Anregungsintensititen verwendet, die auch zu Gewebeschidden fiihren
konnen (Svoboda, Tank et al. 2000).

Bei der Weitfeldmikroskopie werden geringere Anregungsintensititen verwendet. Da
bei der Weitfeldmikroskopie mit strukturierter Beleuchtung immer auch das gesamte
AuBerfokuslicht detektiert wird, ist eine Ausdehnung der optischen Schnittdicke
deutlich iiber die der Laserscanningmikroskopie angebracht, um das Signal-zu-Rausch
Verhéltnis nicht von vornherein zu sehr zu reduzieren. In der hier gewaihlten
Implementierung wird die Schnittdicke ungefdhr so breit wie eine Hirnschicht einer
Maus gemacht. Das Objekt muBl nicht gescannt werden, sondern der gesamte
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Infokusbereich wird zu jedem Zeitpunkt strukturiert beleuchtet und das Licht daraus
detektiert. Dadurch gewinnt man vor allem eine hohere zeitliche Auflosung. Im
Vergleich zum konventionellen Weitfeldmikroskop leistet die optische Schnittbildung
mit strukturierter Beleuchtung dabei eine Verbesserung der axialen rdumlichen
Auflosung sowie die Moglichkeit zur besseren Lokalisierung und damit Identifizierung
funktioneller Signale. Sie wird in das abbildende System eines konventionellen
Weitfeldmikroskops eingefiigt.

Im folgenden Kapitel werden die Grundlagen der optischen Schnittbildung durch
strukturierte Beleuchtung beschrieben und ein erster Ausblick auf die Anwendung im
Gehirn gegeben. Das Kapitel 3 beschreibt, wie die Methode der strukturierten
Beleuchtung umgesetzt wurde, um sowohl durch den Aufbau als auch durch den
Algorithmus zur Gewinnung der optischen Schnittbilder den Anforderungen der
Abbildung funktioneller Signale im Gehirn gerecht zu werden. Kapitel 4 enthilt die
Messungen, die diesen Aufbau charakterisieren. Dort wird auch ein Modell fiir die
Abbildung des Strichgitters in einem streuenden Medium entwickelt. In Kapitel 5
werden die Ergebnisse von Messungen in vivo und in vitro gezeigt. Das Kapitel 6 fal3t
die Ergebnisse aller Messungen hinsichtlich der sich ergebenden Limitationen,
insbesondere fiir das Signal-zu-Rausch Verhiltnis, zusammen. Dort wird auch ein
quantitatives Modell fiir das Signal-zu-Rausch Verhéltnis bei optischer Schnittbildung
mit strukturierter Beleuchtung entwickelt.



2 Optische Schnittbildung in der
Weitfeldmikroskopie durch strukturierte Beleuchtung

Im vorigen Kapitel wurden verschiedene Moglichkeiten vorgestellt, wie bestimmte
informationsverarbeitende Vorgidnge oder ihre physiologischen Begleiterscheinungen
im Gehirn durch Licht sichtbar gemacht werden konnen. Um diese Lichtsignale zu
erzeugen, zu detektieren und zu speichern wird ein Mikroskop verwendet, in dem in der
Regel ein Anregungs- sowie ein Detektionsstrahlengang realisiert ist. Am Ende des
Detektionsstrahlengangs werden die Signale auf einen geeigneten Lichtdetektor
abgebildet.

Hier wird nun zunichst der grundsétzliche Aufbau eines Weitfeldmikroskops sowie
dessen Eigenschaften erldutert, soweit sie fiir die hier gestellte Aufgabe von Bedeutung
sind. Anschliefend wird gezeigt, wie sich mit strukturierter Beleuchtung optische
Schnittbildung einfiihren 146t und welche unmittelbaren Konsequenzen sich damit fiir
die Anwendung auf biologisches Gewebe ergeben.

2.1 Weitfeldmikroskopie

Das einfachste Mikroskop, dafl nicht auf das Auge, sondern einen Lichtdetektor ohne
eigene Linse abbildet, wird bereits durch zwei Linsen realisiert (Abbildung 2.1, siehe
auch das Tandem-Linsen-System in (Ratzlaff and Grinvald 1991)). Die abbildenden
Eigenschaften lassen sich bis auf Beugungungseffekte durch die geometrische Optik
beschreiben. Ein Objekt in der Brennebene der 1. Linse (dem Objektiv) wird nach
Unendlich abgebildet und von der 2. Linse in deren Brennebene, wo der Lichtdetektor
positioniert wird, der die Bilder aufzeichnen kann. Da es sich hier um ein in der Fliche
ausgedehntes Bild handelt, wird dies in der Regel der Detektor einer Kamera (im
Folgenden Kamerachip genannt) sein. Wenn die Optik so ausgelegt ist, daf3 alle Punkte
einer gewissen Fliache im Objekt gleichzeitig abgebildet werden kdnnen und deren Licht
detektiert werden kann, nennt man dies Weitfelddetektion; zusammen mit einer
flichigen Ausleuchtung ergibt sich das Weitfeldmikroskop im Gegensatz z.B. zum
Laserscanning-Mikroskop, wo nicht gleichzeitig flachig beleuchtet und detektiert wird.
Der Kamerachip kann nur ein zweidimensionales Bild aufzeichnen, d.h. nur die
Brennebene des Objektivs wird scharf auf den Kamerachip abgebildet; das Bild aller
anderen Ebenen liegt entweder vor oder hinter dem Kamerachip, denn die Strahlen der
Objektpunkte auBerhalb der Brennebene kreuzen sich vor oder hinter dem Kamerachip.
Als Arbeitsabstand wird die Distanz vom vordersten Punkt des Objektivs bis zu der
Ebene bezeichnet, die scharf auf den Detektor abgebildet wird und hier durch die
Brennebene gegeben ist.
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Eine wichtige Eigenschaft des Mikroskops ist die Vergréflerung M . Zwei Punkte in der
Objektebene, die den Abstand d haben, besitzen in der Bildebene den Abstand d * M
mit

A

7 2.1)

wobel f, die Brennweite des Objektivs und f, die Brennweite der 2. Linse ist.

Als Bildfeld wird der Durchmesser des Bereichs im Objekt bezeichnet, der durch die
Optik abgebildet werden kann. Es wird in der in Abbildung 2.1 gezeigten Anordnung
zundchst am stérksten durch den Durchmesser der 2. Linse begrenzt. Die Kamera hat
ebenfalls ein eigenes Bildfeld, und wenn der Durchmesser des Kamerachips kleiner als
der Durchmesser des Bildes ist, begrenzt dies das detektierte Bild, so dass auch die
Vergrosserung relevant ist: im Falle der Begrenzung durch den Kamerachip ist der
Durchmesser des Bildes des Kamerachips im Objekt das effektive Bildfeld. Fiir ein
groles Bildfeld sind also Linsen mit groem Durchmesser und eine geringe
VergroBerung wichtig. Da gleichzeitig die Vergroferung durch die Brennweite der
Linsen bestimmt ist und auch der Durchmesser einer Linse bei gegebener Brennweite
durch die begrenzte Brechkraft des Materials nicht beliebig grof3 gemacht werden kann,
spielt das Verhiltnis von Brennweite zu Linsendurchmesser (bzw. kleinster Blende in
einem Linsensystem), die sogenannte f~Zahl, eine Rolle. Da im Tandem-Linsen-System
die Aperturen der Linsen nicht aufeinander abgebildet sind, kann mit einer groBeren
f-Zahl bei vorgegebener Vergroferung ein groferes Bildfeld erreicht werden.

Durch die f-Zahl ist eine weitere Bestimmungsgrofle gegeben, die sogenannte
numerische Apertur (NA) einer Linse

NA=nsin0®, (2.2)

mit dem Brechungsindex »n des Mediums zwischen Linse und Objekt sowie dem halben
Offnungswinkel © des Lichtkegels, der noch von der Linse oder der kleinsten Apertur
im Strahlengang eingefangen wird.

Durch Beugungseffekte bildet sich um jeden nach geometrischer Optik bestimmten
Bildpunkt eine Beugungsfigur, die von der Form der Blenden im abbildenden System
bestimmt ist. Um quantitativ zu erfassen, ob in den iiberlagerten Beugungsfiguren
zweier benachbarter Bildpunkte noch zwei Punkte zu erkennen sind wird in der oft das
Rayleighkriterium herangezogen. Dieses besagt, dal die Punkte dann unterscheidbar
sind, wenn das Maximum der einen Beugungsfigur in das Minimum der anderen fallt.
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Typischerweise sind die Blenden kreisférmig, und in diesem Fall sind zwei Bildpunkte
dann noch unterscheidbar, wenn ihr Abstand

A
d'=d+*M=122-"2-
i (2.3)

betragt, wobei A die Wellenldnge des Lichts ist. d'heilit dann die laterale Auflosung des
Mikroskops. Wenn die kleinste sensitive Einheit des Kamerachips, also ein Pixel, groBBer
als d' ist, begrenzt die PixelgroBe die Auflosung.

In der Regel ist das abzubildende Objekt nicht selbstleuchtend, d.h. es muf3 beleuchtet
werden. Dies kann prinzipiell in jeder Richtung geschehen, iiblich ist die Beleuchtung
durch das Objekt in das Mikroskop (Durchlichtbeleuchtung) oder auf das Objekt (Epi-
[llumination), so daB reflektiertes oder auf eine andere Art angeregtes Licht detektiert
wird. Abbildung 2.2 zeigt die Implementierung der Kohler-Beleuchtung (Koehler 1893).
Die Lichtquelle wird durch die sogenannte Kondensorlinse in die riickwirtige
Brennebene des Objektivs abgebildet und damit das Objekt homogen ausgeleuchtet, so
da im ganzen Bildfeld vergleichbare Anregungsbedingungen herrschen. Ein
Strahlteiler lenkt das Licht in das Objektiv um.

Das Weitfeldmikroskop in der oben angefiihrten Realisierung, also das Tandem-Linsen-
System, erfiillt eine Reihe von wiinschenswerten Eigenschaften, die in der Einleitung
fiir ein optisches System zur Abbildung funktioneller Signale im Gehirn gestellt
wurden: es ermoglicht eine hohe Aufnahmegeschwindigkeit, die haupséichlich durch die
Aufnahmegeschwindigkeit der Kamera gegeben ist, es konnen viele Objektpunkte
gleichzeitig beobachtet werden, und es kann ein - im Vergleich zur mdoglichen
Auflésung - grof3es Bildfeld erreicht werden.

Da das abgebildete Volumen dreidimensional ist, die Kamera jedoch nur
zweidimensional detektiert, liefert diese Art der Weitfeldmikroskopie jedoch nur
eingeschrinkte Information iiber die Tiefe eines Signals. Zwar kann, wie noch gezeigt
wird, auf Objektstrukturen, die ein gewisses Spektrum von lateralen rdumlichen
Frequenzen enthalten, scharf fokussiert werden, aber das Weitfeldbild enthilt keine
Information dariiber, aus welchen Tiefen, also in der axialen Richtung, sich die
Helligkeitsinderung auf einem Pixel zusammensetzt, wenn also keine zusétzliche
Frequenzinformation vorliegt, wie dies auf einem einzelnen Pixel der Fall ist. Diese
Information iiber die Tiefe von Signalen, optische Schnittbildung genannt, kann jedoch
auch in die Weitfeldmikroskopie eingefiihrt werden.
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Kamerachip

———————— nicht aus Brennebene

——— aus Brennebene

\

Objektiv
A lateral X
f > axial

Abbildung 2.1:  Weitfeldmikroskop aus 2 Linsen bzw. Linsensystemen, axiale und laterale Richtung

— Anregung

Detektion

Abbildung 2.2:  Epi-Illumination mit Kohlerbeleuchtung.

2.2 Optische Schnittbildung durch strukturierte Beleuchtung

Einfiihrung von optischer Schnittbildung in die Weitfeldmikroskopie heiflt, eine
zusitzliche Information in die Abbildung einzufiihren, mit unterschieden werden kann,
ob die Helligkeitsinderung auf einem Pixel aus einer bestimmten Tiefe (einem
bestimmten Bereich um die Brennebene) kommt oder nicht. Dabei sollen die erwéhnten
Eigenschaften — hohe Aufnahmegeschwindigkeit, Parallelitit der Aufnahme an vielen
Stellen und groBes Bildfeld — weitesgehend beibehalten werden.
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Das Grundprinzip der strukturierten Beleuchtung ist, einen schmalen Bereich um die
Brennebene des Objektivs, dem Infokusbereich, durch ein dorthin abgebildetes
Beleuchtungsmuster auszuzeichnen und die Signale dort in einer Amplitudenidnderung
dieses Musters zu kodieren. Der gesamte nicht-modulierte Objektbereich heif3t
AuBerfokusbereich. Die Idee dafl es moglich ist, das Beleuchtungsmuster auf einen
engen Bereich in der axialen Richtung zu begrenzen basiert dabei auf der Beobachtung,
wie die Amplitude lateraler raumlicher Frequenzen mit Abstand von der Brennebene,
die scharf abgebildet wird, unterdriickt werden. Der Abstand von der Brennebene heif3t
Defokussierung. Es zeigt sich, da3 nur die Nullfrequenz, die gleichméBiger Helligkeit
entspricht, mit zunehmender Defokussierung nicht abgeschwicht wird, alle anderen
jedoch werden abgeschwicht. Auf eine unendlich ausgedehnte, gleichmiBig helle
Flache kann nicht fokussiert werden. Dies wird weiter unten mit den Methoden der
Fourier-Optik ausfiihrlicher erlautert.

Das Beleuchtungsmuster in dem dieser Arbeit zugrunde liegenden Aufbau wird erzeugt,
indem ein Strichgitter in die Brennebene des Objektivs abgebildet wird (Abbildung 2.3).
Das Strichgitter besteht aus parallelen Streifen, die entweder nahezu 100 % bzw. 0%
Transmission haben, eine sogenannte Ronchi-Gitter (engl. ronchi ruling), so daB das
Gitter in Transmission beleuchtet werden kann. Wenn nun das Bild des Gitters bewegt
wird, z.B. durch Verschiebung des Gitters selber, wird das Anregungslicht in dem
Bereich des Objekts moduliert beleuchtet, in dem das Bild des Gitters nicht unterdriickt
ist. Eine Signal (eine Helligkeitsinderung des detektierten Lichts) aus diesem Bereich
trdgt dann ebenfalls diese Modulation (im Folgenden Infokus-Signal genannt), Signale
mit anderem Ursprungsort nicht (im Folgenden AuBerfokus-Signal genannt), siehe
Abbildung 2.4. Damit kann zwischen Infokus- und AuBerfokus-Signal eindeutig
unterschieden werden: das erstere ist in einer Amplitudendnderung der Modulation
kodiert, das zweite fiihrt nur zu einer Anderung des Mittelwerts der Modulation. Beide
Signale werden immer noch gleichzeitig detektiert und miissen dann nachtréglich
getrennt werden. Wie dies moglich ist wird in Abschnitt 2.2.2 und 3.2.2 erléutert.

Abbildung 2.3:  Die strukturierte Beleuchtung wird durch Abbildung eines Strichgitters in die
Brennebene des Objektivs erzeugt. K:Kondensor, O: Objektiv
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Signal auf einem Pixel

——————— Mittel wert

TAuBerfokus T Infokus

Abbildung 2.4:  Das Infokus-Signal ist amplitudenmoduliert, das Auferfokus-Signal nicht.In beiden
Féllen dndert sich jedoch der Mittelwert, der dem Intensitditsverlauf entspricht, den die Signale
ohne strukturierte Beleuchtung erzeugen wiirden. Ohne die Modulation durch strukturierte
Beleuchtung sind Infokus- und Auferfokussignal auf einem Pixel also nicht unterscheidbar, mit
strukturierter Beleuchtung sind sie es.

2.2.1 Die optische Transferfunktion

Fiir die optische Schnittbildung und, wie spiter gezeigt wird, auch fiir die die
Signalstdrke in den Infokus-Bildern ist die dreidimensionale Intensitdtsverteilung des
Gitterbildes im Objekt entscheidend. Um diese zu bestimmen soll nun das Konzept der
optischen Transferfunktion beschrieben werden.

Die optische Transferfunktion beschreibt zundchst den Einflu von Beugungseffekten
auf die Amplituden- und Phasenidnderung von rdumlichen Frequenzen bei der
Abbildung in linearen optischen Systemen. Auch Effekte wie eine diskrete Abtastung
des Bildes konnen in diesem Konzept gefalit werden. Hier wird zuerst die Auswirkung
der Beugung beschrieben. AuBBerdem sei zuerst die Abbildung auf eine einzige Ebene
betrachtet, die dritte Dimension wird spdter hinzugefiigt.

Sei f(x,y) die Helligkeitsverteilung im Objekt und g(X,Y) die im Bild. Die Wirkung

des optischen Systems wird durch einen linearen und translationsinvarianten Operator
A beschrieben:

g(X.Y) = A{f(x,»)} (2.4)

Nun wird f(x,y) als Faltung mit der Dirac’schen ¢ -Distribution ausgedriickt und A in
das Faltungsintegral gezogen:
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g(X.Y) = [dv'[dy f(x', HAS(=x)S(y'-y)} 2.5)

—00 —00

Der Ausdruck A{5(x'—x)5 (- y)} wird als Impulsantwort des Sytems bezeichnet.
Dieser Begriff umfaf3t auch die sogenannte Punktbildfunktion; da aber dieser Begriff in
der Literatur nicht immer einheitlich gebraucht wird, wird hier durchgéngig von der
Impulsantwort gesprochen. Die Impulsantwort beschreibt, wie ein Punkt in der
Objektebene in der Bildebene abgebildet wird. Die Helligkeitsverteilung im Bild kann
also als Faltung der Helligkeitsverteilung im Objekt mit der Impulsantwort beschrieben
werden:

g=/f®A, (2.6)

® bezeichnet den Faltungsoperator. Die Gleichung (2.6) bekommt nach
Fouriertransformation im Frequenzraum eine einfachere Gestalt:

F(g)=F(f)*F(A), (2.7)

die Faltung wird zur Multiplikation. F'(A) heilit Transferfunktion. Thr Betrag heif3t
Modulationstransferfunktion (MTF) und beschreibt, wie die Amplitude rdumlicher
Objektfrequenzen in das Bild iibertragen werden, ihre Phase leistet das gleiche fiir die
rdumlichen Phasen und heil3t daher Phasentransferfunktion.

In (Goodman 1996) wird beschrieben, wie mit Hilfe der Beugungstheorie die optische
Transferfunktion berechnet werden kann. In einem optischen System kann die
Lichtausbreitung durch den Durchmesser der Linsen bestimmt sein oder durch eine
andere physikalische Blende. Diese wird Aperturblende genannt. In Abbildung 2.5 ist
die Geometrie bei der Abbildung an einer Linse gezeigt. Die Transferfunktion ist dort
die Apertur selber

F(N) =R, (f.f,)=PAz,f, 2z, f,), 2.8)

wobei die Ortskoordinaten (x,y) in der Aperturblende auf Frequenzkoordinaten
(fy»f,) umgeschrieben wurden und A die Fouriertransformierte von A ist. Dies gilt im

Fall der Abbildung mit kohdrentem Licht, wo sich die Feldamplituden addieren. Daher
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wird die mit der Apertur identische Transferfunktion auch als kohérente
Transferfunktion oder Amplitudentransferfunktion bezeichnet.

Abbildung 2.5: Geometrie der Beugung an einer Linse. Das Feld U, propagiert bis zur Linse, an deren

Apertur es gebeugt wird und dann weiter bis zur Bildebene propagiert, wo es die Gestalt U,
hat. Abbildung aus (Goodman 1996).

Bei einer Abbildung mit inkohdrentem Licht iiberlagern sich nicht die Amplituden,
sondern die Intensititen, also das Quadrat der Amplitude. Die Impulsantwort wird dann
auch quadriert, und die Transferfunktion kann iiber das Plancherel-Theorem (Duffieux
1983) berechnet werden:

/N\mkoh (fv > fy) =

Y EN R LN (2.9)

J.de‘dyP(x+1222fx,y+ 5 5 % 5

—00

Die inkohédrenten Transferfunktion, auch optische Transferfunktion (OTF) genannt, ist
die Autokorrelation der Apertur. Da sie unmittelbar angibt, wie rdumliche Frequenzen
bei der Abbildung abgeschwicht werden, und weil zumindest die Detektion, im Rahmen
dieser Arbeit aber auch die Anregung mit inkohédrentem Licht gemacht wird, ist sie die
geeignete Beschreibung fiir die Abbildung des Gitters bei der strukturierten
Beleuchtung. Anschaulich ist die OTF der Uberlapp zwischen zwei geometrischen
Figuren der Form P der Apertur (Pupille), die um die Distanz Az, f, & voneinander

getrennt sind. Division durch

de Tdy P(x,y) (2.10)

—0
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ergibt die normierte OTF.

In Abbildung 2.6 ist der Betrag der OTF, die MTF, noch einmal anschaulich gemacht.
Im Ortsraum betrachtet 148t die Faltung des Gitters mit der Impulsantwort bei der
Abbildung einen Teil des Lichts aus den hellen Streifen in die dunklen. Wenn dann die
Gitterstreifen enger werden, also im Frequenzraum die Gitterfrequenz hoher, wird die
Modulationsamplitude geringer. Es gibt eine endliche Grenzfrequenz, ab der alle
Objektfrequenzen im Bild die Modulationsamplitude 0 haben; diese Grenzfrequenz
kann ebenfalls als Auldsungsgrenze des Mikroskops verwendet werden. Weiter unten
wird die OTF fiir eine kreisformige Apertur explizit angegeben.

T ESI

1 -es-

1 ——H—'—\I . -

Abbildung 2.6:  Konzept der Modulationstransferfunktion fiir die Amplitude. Die Modulationsamplitude
wird durch Beugungseffekte reduziert. Je schmaler die Streifen werden, umso stdrker wirkt sich
die Beugung aus und die Modulationsamplitude sinkt. Bild aus http://www.microscopyu.com

Nun soll noch gezeigt werden, wie die OTF in der axialen (z-) Richtung berechnet
werden kann, wofiir nicht nur die Beugung relevant ist. Ein bestimmter axialer Abstand
eines Punktes von der Bildebene wurde oben als Defokussierung bezeichnet. Bisher
wurde angenommen, dafl die von der Ausgangspupille des optischen Systems
auslaufende Welle eine auf einen Punkt in der Bildebene zusammenlaufende sphirische
Wellenfront hat. Bei einer Defokussierung, wo eine Ebene betrachtet wird, die nicht die
Bildebene ist, ist dies nicht mehr gegeben, d.h. die auslaufende Wellenfront ist auf
einen Punkt aullerhalb der Bildebene zentriert (Abbildung 2.7). Die Defokussierung
kann durch einen Pfadldngenunterschied w der geometrischen Strahlen ausgedriickt
werden. Dies fiihrt zu einem zusitzlichen Phasenterm in der Transmission der Pupille

@ =P 2.11)
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Wenn A(f,,f,) der Uberlapp zwischen den Pupillenfunktionen in (2.9) ist, ergibt sich
die OTF mit Defokussierung zu

Anfe  Anfy  anf  Aal
R A

- ik| w(x N
NS e{ ’ ’ ’ * Jdxdy, (2.12)
AL 1))

wo nur noch iiber den Uberlapp der Pupillenfunktionen bei einem gegebenen (fi.fy)
integriert wird.

Fiir die Defokussierung ist

w(x.) =—%[i—i

Zp 2,

j(x2 +°). (2.13)

Damit kann auch die OTF aullerhalb der Bildebene berechnet werden.

Abbildung 2.7:  Die auslaufende Wellenfront S i ldufit in einem Auferfokuspunkt P zusammen. Ein

Lichtstrahl darin hat einen Pfadlingenunterschied w zu der Wellenfront S’ , die in den
Infokuspunkt I zusammenlduft. Abbildung aus (Stockseth 1969).

Die OTF soll nun fiir eine kreisformige Pupille mit Radius r angegeben werden, die
typischerweise in optischen Systemen und auch im spéter beschriebene Aufbau gegeben
ist. Sie ist in der Bildebene der Uberlapp zweier Kreise, deren Mittelpunkte den Abstand
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p (was den Frequenzen f; und f; entspricht) haben und ist gegeben durch (Goodman
1996)

2
2 p p P .
~ — | arccos - 1= tir p<2
Ap) =1z [2,30} 2, (2,;0] fir p =260 (2.14)

0 Sonst
mit

r

o (2.15)

der Grenzfrequenz der Auflosung bei kohédrenter Abbildung. Im inkohdrenten Fall ist
die Grenzfrequenz also doppelt so groB3 wie im kohdrenten. Die OTF aufBlerhalb der
Bildebene ist (Hopkins 1955), zitiert nach (Stockseth 1969):

A(s) =
i l * n+l Sln Znﬂ _
ﬂacos(zasj {ﬂJ (a)+Z( 1) n [ 2n1(@) sz(a)]} (2.16)
4 2n+1
_ﬂ_sm(zasj;( b’ W[J (@)= Jz(m)(“)]
mit
4
a=—ws
A
S
L =cos (Ej (2.17)
A
= _Af

wobei J, die Besselfunktion der ersten Art, Ordnung » ist und f die rdumliche
Frequenz im Objekt.
Fiir diese Gleichung ist in (Stockseth 1969) eine Néherungslosung angegeben, die fiir

w =54 am Rand der Aperturblende, was in allen Messungen im Rahmen dieser Arbeit
immer erfiillt ist, den exakten Ausdruck sehr gut anndhert:
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1
N J(a——as)
A(w,s) =2(1-0,69s +0.0076s> + 0.043s>) —12 (2.18)
a——as

Abbildung 2.8 zeigt die dreidimensionale MTF bei kreisformiger Pupille, wobei auf der
nach vorne zeigenden Achse eine laterale Frequenz und auf der seitlichen Achse die
Defokussierung aufgetragen ist. Sowohl mit zunehmender Frequenz als auch mit
zunehmender Defokussierung wird die Amplitude von Objektfrequenzen, die grofer als
0 sind, abgeschwicht. Diesen Effekt nutzt man bei der optischen Schnittbildung in der
Weitfeldmikroskopie, indem die Infokussignale in der Amplitude einer bestimmten
rdumlichen Frequenz in der Beleuchtung, die dann eben mit zunehmender
Defokussierung unterdriickt wird, kodiert werden. Im Zusammenhang mit dieser Arbeit
ist von Bedeutung, da3 die Amplitude verschiedener Frequenzen unterschiedlich stark
abgeschwicht wird, so da3 durch die Wahl der Frequenz unterschiedliche Schnittbreiten
erreicht werden konnen, und daf auch schon die Amplitude geringer Frequenzen rasch
mit zunehmender Defokussierung abgeschwécht wird, denn bei geringen Frequenzen
hat die MTF ohne Defokussierung einen hohen Wert, und es wird spiter gezeigt, dal3
eine grofle Modulationsamplitude wichtig fiir ein gutes Signal-zu-Rausch Verhéltnis ist.

Abbildung 2.8: 3D-OTF. Die Modulationstransmission T ist gegen die Frequenz @ und die
Defokussierung & aufgetragen. Auch fiir kleine Frequenzen wird die Modulationsamplitude
mit Defokussierung schnell abgeschwdcht. Abbildung aus (Steel 1956).

Die dreidimensionale OTF hat vollstindig in Frequenzkoordinaten gezeichnet die
Gestalt wie in Abbildung 2.9 oben gezeigt, siche z.B. (Erhardt, Zinser et al. 1985). Hier
geht eine als axialsymmetrisch angenommene Apertur ein, so daBl die OTF auch
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rotationssymmetrisch um die z-Achse ist. Die laterale Nullfrequenz hat bei
Defokussierung konstante Amplitude, hat also auch in z-Richtung die Nullfrequenz, d.h.
keine Abschwichung. Die Tatsache, daBl die Nullfrequenz, die einem homogen
leuchtenden Objekt entspricht, bei Defokussierung konstante Amplitude hat, wird als
,missing cone* Problem der Weitfeldmikroskopie bezeichnet, diese Bezeichnung wird
an dem fehlenden Kegel mit der Spitze bei ky ;= 0 in Abbildung 2.9 deutlich. Durch die
zusitzliche Abbildung des Gitters mit der Frequenz o, enthélt das Objekt, das zuvor

Frequenzen bei @, hatte, nun die Frequenzen bei o, + @, , das Frequenzspektrum
wird also um @, verschoben, die Objektfrequenzen werden zu Seitenbandfrequenzen

um die Gitterfrequenz. Dadurch werden Frequenzen, die zuvor nicht auflosbar waren, in
den Bereich geschoben, in dem die OTF von Null verschieden ist. In der Darstellung der
OTF kann dies so ausgedriickt werden, da3 bei + . die konventionelle Weitfeld-OTF

dupliziert wird. Dies ist in Abbildung 2.9 gezeigt. Der ,.fehlende Kegel* ist dadurch
teilweise gefiillt. An diesem Bild kann ebenso wie an Abbildung 2.8 deutlich gemacht
werden, daB3 durch die Einflihrung des Beleuchtungsmusters optische Schnittbildung in
der Weitfeldmikroskopie mdglich wird. Optische Schnittbildung bedeutet damit, daf3
den Signalen selbst durch die Art der Anregung ihr rdumlicher Ursprung gewissermal3en
»eingepragt® ist, ndmlich dort, wohin das Gitter abgebildet ist.

Aus der bisherigen Darstellung wird deutlich, daf natiirlich auch die Amplitude jeder
Objektfrequenz groBer Null bis zur Auflosungsgrenze, die durch die Struktur des
Objekts selbst entsteht, mit Defokussierung abnimmt. Da das Objekt selbst
dreidimensional 1ist aber nur zweidimensional detektiert wird, kann die
Intensititsverteilung (nicht das Frequenzspektrum) im Bild eine Uberlagerung aus
verschiedenen Tiefen sein und nicht eindeutig auf eine bestimmte axiale Position
zuriickgefiihrt werden. Das wird durch die Messungen in Abschnitt 4.3 und 5.1 gezeigt.
Dies ist dann mdglich, wenn diese Information schon im dreidimensionalen Objekt
erzeugt wird wie z.B. durch die auf eine bestimmte Tiefe beschrinkte
Beleuchtungsstruktur.

Die Art der Detektion bedingt jedoch, daB3 Infokus- und AuBerfokussignale zusammen
in einem Bild aufgenommen werden. Das Infokussignal muf} also noch aus dem Bild
mit strukturierter Beleuchtung extrahiert werden.
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Abbildung 2.9: Graphik einer 3D OTF in Frequenzkoordinaten, Auswirkung der Modulation mit der
Gitterfrequenz (Pfeil)

2.2.2  Konventionelle Extraktion des Infokussignals

Fiir die Erfordernisse im Rahmen dieser Arbeit wurde ein eigener Algorithmus zur
Extraktion des Infokussignals aus den Bildern mit strukturierter Beleuchtung entwickelt.
Dieser wird in einem spédteren Kapitel erldutert. An dieser Stelle soll der Algorithmus
beschrieben werden, der in der ersten Publikation zur optischen Schnittbildung mit
strukturierter Beleuchtung (Neil, Juskaitis et al. 1997) vorgestellt wurde. Die
Darstellung folgt im Wesentlichen (Wilson and Karadaglic 2000).

Das Bild /(x,y)auf dem Detektor kann in komplexer Notation in drei Komponenten

zerlegt werden:

I,(x,y)=

I,(x,y)+a(x,y) exp[igon ]]V (x,y)+a(x,y) exp[— i, p_v (x,7) (2.19)

Der erste Summand entspricht dem gewohnlichen Weitfeldbild ohne strukturierte
Beleuchtung, die beiden anderen dem Infokuslicht, wobei die Modulation durch das
Gitter mit Amplitude o mit komplexen Exponentialfunktionen geschrieben wird und so
zwei Komponenten mit umgekehrten Vorzeichen in der Frequenz v entstehen, die
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zusammen wieder eine reellwertige Modulationsfunktion ergeben. Die jeweilige Phase
der Gitterposition ist ¢, . Da ein Signal in einer Anderung der Gitteramplitude kodiert

ist, bedeutet optische Schnittbildung die Berechnung der Amplitude o aus dem Bild
I,. Die Variablen in (2.19) sind ¢, und «a /,,. Wenn also drei Bilder mit verschiedenen

@, aufgenommen werden, kann ein eindeutig 10sbares Gleichungssystem aufgestellt

werden, mit dem |a 1,,

, die lokale Modulationsamplitude in diesen Bildern, an jeder

Stelle (x, y), also jedem Pixel des Kamerachips, berechnet werden kann.

Fir ¢, ,, = {0,2—7[,41} hat die Losung eine sehr einfache Form:
” 33

1
I, = 5(11 +1,+1,) (2.20)
und

|a I,

) ‘ 4
:|§(I1 +Ize—12;z/3 +I3e’2”/3 _

2.21)

g\/(ll _12)2 +(11 _]3)2 +(]2 _]3)2

Gl. (2.20) wird im Folgenden als ,,Summenalgorithmus* zitiert und Gl. (2.21) als
,ZAlgorithmus aus (Neil, Juskaitis et al. 1997)*. Der Algorithmus aus (Neil, Juskaitis et
al. 1997) wurde bereits in verschiedenen Anwendung benutzt, um die Infokus-Bilder zu
berechnen, z.B. bei der Aufnahme eines fluoreszenzmarkierten Actin-Cytoskeletts
(Lanni and Wilson 2000), in Fibroblasten, die ein fluoreszentes Protein (GFP)
exprimieren (Lagerholm, Vanni et al. 2003), bei der Messung der
Fluoreszenzlebensdauer (FLIM) von Farbstoffen und Autofluoreszenz in pripariertem
und lebendem Gewebe(Cole, Siegel et al. 2001; Elson, Siegel et al. 2002) sowie in
fluoreszenten Mikrokugeln (Webb, Gu et al. 2002), auBerdem in einem medizinischen
Endoskop (Karadaglic, Juskaitis et al. 2002).

Wenn allerdings die relativen Phasen der Gitterpositionen von den 2m/3-Schritten
abweichen wird sowohl das Bild ohne als auch das mit optischer Schnittbildung durch
diese Formeln nicht korrekt reproduziert. Dies wird in (Wilson and Karadaglic 2000)
nicht diskutiert, und in (Cole, Siegel et al. 2001) ist eine fehlerhafte Korrektur fiir das
Infokus-Bild angegeben, daher wird hier die jeweils korrigierte Form wiedergegeben,
die im Anschlul an (Wilson and Karadaglic 2000) selbst berechnet wurden. Im Fall
beliebiger Phasen muf3 von (2.20) noch
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abgezogen werden und die allgemeine Form von (2.21) lautet
| eXp(i(/)3)([1 —12)+exp(i(/)l)(12 —]3)+6Xp(i(/)2)([3 _11) | (2.23)
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2.2.3  Laterale Auflosungsverbesserung durch strukturierte Beleuchtung

In Abbildung 2.9 wird eine weitere Auswirkung der strukturierten Beleuchtung deutlich:
der Frequenzbereich, in dem die OTF groBer als Null ist, wird zu héheren Frequenzen
hin ausgedehnt, die laterale Auflosung also verbessert. Damit die laterale
Auflosungsverbesserung sich bemerkbar macht, darf die Gitterfrequenz nicht zu klein
gegen die Auflosungsgrenzfrequenz sein. In der hier gewihlten Implementierung der
strukturierten Beleuchtung fiir die funktionelle Hirnabbildung wurde die Gitterfrequenz
im Objekt so gewihlt (18,6 mm™), daB die optische Schnittdicke ca. 90 pm ist. Die
Aufldsungsgrenzfrequenz ist ca. 2 um™. Die Gitterfrequenz ist also sehr viel kleiner als
die Auflosungsgrenzfrequenz, so daB3 sich die laterale Auflosungsverbesserung hier
nicht bemerkbar macht.

2.3 Optische Schnittbildung in biologischem Gewebe

In Kapitel 2 wurde das zu untersuchende Objekt beschrieben: wie das Gehirn aufgebaut
ist und wie Signale mit sichtbarem Licht darin erzeugt werden konnen, die mit der
Funktion des Gehirns verbunden sind. Diese Signale werden im folgenden funktionelle
Signale genannt. Nachdem bisher in diesem Kapitel das Prinzip der
Weitfeldmikroskopie mit strukturierter Beleuchtung dargelegt wurde, soll dieser
Abschnitt zur Anwendung tberleiten, indem Grofen und Begriffe eingefiihrt werden,
die fiir die Mikroskopie am Gehirn und speziell fiir die mit strukturierter Beleuchtung
grundlegend sind. Dabei soll vor allem deutlich gemacht werden, welche
Randbedingungen und Einschriankungen sich durch die besonderen Eigenschaften des
Gehirns und der Art der darin erzeugten funktionellen Signale ergeben. Auch die
Beschreibung des MeBaufbaus wird damit vorbereitet.

Zunichst einmal ist das Ziel, am lebenden, vollstindig intakten Gehirn, also in vivo
messen zu konnen. Dies bedeutet, das Gehirn wird im Schédel belassen und nur der zu
beobachtende Teil des Gehirns freigelegt. Durch die notwendige Fixierung des Tieres,
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die im Kapitel liber die MeBergebnisse beschrieben ist, bleibt fiir die Beleuchtung dann
nur die Moglichkeit der Epiillumination. Damit ist die Geometrie wie in Abbildung 2.2
vorgegeben, die mit sich bringt, dal antiparallel zur optischen Achse der Anregung
detektiert wird; zumindest kann von dieser Geometrie nicht wesentlich abgewichen
werden. Dies macht die optische Schnittbildung fiir die Tiefenauflosung der Signale
notwendig, denn die Signale konnen in dieser Geometrie prinzipiell iiberall entlang und
parallel zur Detektionsachse angeregt werden. Mit der Epiillumination 148t sich auch
relativ einfach eine recht homogene laterale Beleuchtung erreichen, so dafl im ganzen
Bildfeld gleiche Anregungsintensitit zur Verfiigung steht.

Eine wichtige FEigenschaft eines funktionellen Signals ist die relative
Helligkeitsdnderung des detektierten Lichts, die es verursacht. Da das detektierte Licht
oft (aber nicht notwendigerweise) Fluoreszenz ist, wird die Helligkeit vor der
Stimulation mit F bezeichnet, die absolute Helligkeitsinderung wéhrend der Antwort
mit AF . Die relative Helligkeitsdnderung ist dann AF/F, es wird tiblicherweise in %
angegeben. Das AF/F von Lichtsignalen im Gehirn kann in einem Bereich von 0.01%
(z.B. bei den intrinsischen Signalen) bis iiber 100% (z.B. bei fluoreszenten
Kalziumindikatoren) liegen.

Eine weitere wichtige Eigenschaft ist das Signal-zu-Rausch Verhiltnis (engl. signal-to-
noise ratio, SNR). Es bezeichnet den Quotienten aus der absoluten Helligkeitsdnderung
AF des funktionellen Signals und und der Standardabweichung R aller zufdlligen
(nicht systematischen) Helligkeitsdnderungen, die gleichzeitig detektiert werden:
SNR = AF/R. Wenn SNR >1 ist, ist das Signal in der zeitlichen Folge der MeBwerte zu
sehen, wenn SNR <1 ist, kann das Signal durch Mitteln in wiederholten Messungen
sichtbar gemacht werden, falls es in allen Messungen die gleiche oder zumindest eine
dhnliche zeitliche Form hat. Eine Rauschquelle, die immer vorhanden ist, ist die
zeitliche Fluktuation detektierter Photonen, die auch bei konstanter mittlerer Intensitét
durch die statistische Natur des Lichtemissionsprozesses bedingt ist. Dieses Rauschen
wird Schrotrauschen genannt. In den elektronischen Komponenten, die das detektierte
Bild verarbeiten, unterliegen die elektrischen Strome ebenfalls Schwankungen, die z.B.
thermisch bedingt sein konnen. Die Summe des Rauschens aller elektronischen
Verarbeitungskomponenten wird Dunkelrauschen genannt, da es auch vorhanden ist,
wenn kein Licht auf den Detektor fallt; falls es in der Elektronik auch noch
Verstiarkungsstufen gibt, kann es auch sogenanntes multiplikatives Rauschen geben. Die
zeitliche Variation dieser beiden Rauscharten findet auf eciner Zeitskala statt, die
wesentlich kiirzer als die von funktionellen Signalen und der Bildwiederholrate der
iiblicherweise verwendendeten Kameras ist, die nicht wesentlich unter 1 ms liegt. Auch
die rdumliche Variation des Schrotrauschens ist auf einer deutlich kleineren Skala als
die der funktionellen Signale oder einer PixelgroBe. Bei konstanter Intensitdt kann
dieses Rauschen also als homogen angesehen werden und wegen seiner stochastischen
Natur durch Mitteln reduziert werden. Zu diesen beiden Rauschquellen konnen
Helligkeitsschwankungen hinzukommen, die nicht von funktioneller Aktivitét herrithren
und auch nicht stochastischer Natur sind, die aber trotzdem oft als biologisches
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Rauschen bezeichnet werden; die Bezeichnung biologische Artefakte wire zumindest
auch angemessen. Eine Quelle dafiir ist eine Anderung in der Sauerstoffsittigung des
Héamoglobins im Blut, die zu ausgedehnten langsamen Absorptionsinderungen des
Anregungslichts fiihren kann. Ein solcher Prozess kann auch auf einen dufleren Reiz hin
erfolgen und dann ein funktionelles Signal sein. Anderer Artefaktquellen sind
Bewegungen des Gehirns durch Pulsieren des Blutes in den Gefdflen aufgrund des
Herzschlags oder durch die Atmung. Diese Anderungen finden z.B. in Miusen auf einer
Zeitskala von wenigen Hz statt und sind dann langsamer als viele funktionelle Signale.
Sie konnen in wiederholten Messungen so dhnlich sein, daf} sie durch Mitteln nicht zu
beseitigen sind.

Das AF und das Rauschen ,,konkurrieren* also bei der Sichtbarkeit des Signals. Das
AF wichst linear mit der Intensitit, und wenn das Schrotrauschen als Rauschquelle
dominiert, das mit \/F steigt (siche Kapitel 4), kann das Signal-zu-Rausch Verhéltnis
durch Steigerung der Anregungsintensitdt verbessert werden, solange die Kamera nicht
saturiert wird und das Anregungslicht nicht zu Bleichen oder Gewebeschidden fiihrt.
Daher wird eine Messung im Schrotrauschbereich angestrebt.

Das AF bei einer Messung mit strukturierter Beleuchtung skaliert nun nicht mit der
Fluoreszenzintensitdt F' aus der ganzen Probe, sondern mit der Modulationsamplitude.
Das Signal ist ja in der Amplitude kodiert, und ist damit nicht die Intensititsdnderung in
den hellen Streifen, sondern in der Differenz zwischen hellen und dunklen Streifen. Das
Rauschen stammt aber immer noch vom gesamten detektierten Licht. Da das
Schrotrauschen intensitdtsabhdngig ist, dndert es sich auch wihrend der Modulation
etwas. Als mittleres Rauschen kann das Schrotrauschen beim Mittelwert der Modulation
angenommen werden. Wenn als relative Modulationsamplitude der Quotient aus
Modulationsamplitude und Maximalwert der Modulation definiert wird, dndert sich das
Signal-zu-Rausch Verhiéltnis durch die relative Modulationsamplitude und ebenso um
JF/F, ., gegen das oben fir gewdhnliche Weitfeld-Bildgebung definierte:

SNR., . s =SNR(F, )*MA, =A7 MA,. Fir die im Himgewebe
trukt.Bel ttel / m /

gemessenen Modulationsamplituden (Kapitel 4 und 5) ist dies immer deutlich schlechter
als das Signal-zu-Rausch-Verhiltnis bei gewdhnlicher Weitfeldbeleuchtung.

Im Hirngewebe kommen nun noch zwei Effekte hinzu. Das Auferfokuslicht erhdht den
Mittelwert der Modulation, also nur das Rauschen, nicht aber die Signalstdrke. Wenn
z.B. die Fluoreszenz aus einem weiten AufBerfokusbereich kommt oder der Farbstoff
dort hoher konzentriert ist als im Infokusbereich, kann diese Mittelwerterh6hung
deutlich groBer als die Modulationsamplitude sein. AuBlerdem ist das Hirngewebe ein
stark streuendes Medium. Dadurch wird das Licht, das das Gitter in einer gewissen
Eindringtiefe bildet, reduziert; ebenso vermindert die Streuung bei der Detektion die
Anzahl der Photonen, die auf der Kamera das Bild des Gitters formen. Sowohl durch
AuBerfokuslicht als auch durch Streuung wird also im Gehirn das Signal-zu-Rausch
Verhiltnis verschlechtert. Im Anschlufl an die Messung in Hirngewebe wird ein Modell
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fiir das Signal-zu-Rausch Verhiltnis bei optischer Schnittbildung durch strukturierte
Beleuchtung entwickelt, das die oben diskutierten Einfliisse quantitativ erfaf3t.

Das bisher in diesem Abschnitt Gesagte ist bei der Anwendung der strukturierten
Beleuchtung im Gehirn zu beachten. Welche Vorteile sind nun von der Schnittbildung
durch strukturierte Beleuchtung zu erwarten? In der Einleitung wurde schon erwéhnt,
dal} diese Methode auf die Untersuchung neuronaler Signalverarbeitung im Gehirn auf
einer ,,mittleren” Auflosungebene abzielt. Dies soll nun auch genauer eingeordnet
werden.

Der ganz grundlegende Vorteil von optischer Schnittbildung im Gehirn ist, da3 dadurch
funktionelle Signale in einer bestimmten Tiefe lokalisiert bzw. als solche {iberhaupt erst
sichtbar gemacht werden konnen. Abbildung 2.9 zeigt, dal mit der strukturierten
Beleuchtung erreicht werden kann, dafl im Schnittbild die Amplitude aller lateralen
Frequenzen der Helligkeitsstruktur eines Objektes bis zur Auflosungsgrenze mit
Defokussierung unterdriickt wird. Wenn also bekannt ist, wie die Amplitude der
Modulation mit Defokussierung abgeschwicht wird, ist bei allen funktionellen Signalen
im Schnittbild bekannt, aus welchem Bereich um die Bildebene des Objektivs sie
stammen, denn sie wurden ja aus der Amplitude der Modulation gewonnen. Die
Modulationsfrequenz ergibt sich durch die angestrebte Schnittdicke, und die Pixelgrof3e
der Kamera wurde so gewihlt, dall die Gitterfrequenz mehr als zwei mal pro Periode
abgetastet wird. Gleichzeitig stellen die Pixel die Auflosungsgrenze im Bild dar, es
konnen keine Frequenzen, deren Periode weniger als 2 Pixel umfaft, detektiert werden
(Lanni and Baxter 1992). Es wird durch die strukturierte Beleuchtung damit fiir die
meisten Objektfrequenzen erreicht, dall sie genauer als im gewdhnlichen Weitfeldbild
lokalisiert werden konnen. Soweit zum Vorteil der Tiefendiskriminierung.

Auch wenn die Amplitude einer Reihe von Objektfrequenzen auch im gewdhnlichen
Weitfeldmikroskop bei Defokussierung schon unterdriickt wird, so féllt das Licht dieser
Teile des Objekts doch immer noch auf die Kamera und iiberlagert das Infokusbild. Ein
funktionelles Signal im Kamerabild kann also die Summe von funktionellen Signalen
aus sehr verschiedenen Tiefen sein. Der Zeitverlauf, der auf der Kamera detektiert wird,
kann dann keinem bestimmten Ort mehr zugeordnet werden, oder anders gesagt, der
Zeitverlauf gibt nicht den einer bestimmten funktionellen Einheit wieder, der aber
eigentlich untersucht werden soll. Gerade der Zeitverlauf ist aber neben der Signalstéirke
und dem Signalort eine der wesentlichen Informationen, anhand derer die
Signalverarbeitung im Gehirn untersucht werden kann.

Durch das Rauschen ist diese Limitation stets gegeben. Bei einer hohen rdumlichen
Auflosung (durch kleine Pixel oder eine hohe Vergroferung) ist das
Beobachtungsvolumen klein, so dal weniger Photonen detektiert werden. Damit wird
schon bei einer schrotrauschbegrenzten Messung das Signal-zu-Rausch Verhéltnis
schlechter. Das Gehirn stellt in dieser Hinsicht ein besonders schwieriges Objekt dar.
Kleine funktionelle Einheiten darin wie einzelne Neurone sind in der Regel mit ihren
Axonen und Dendriten rdumlich nicht getrennt, sondern durchdringen einander. Eine



24 2 Optische Schnittbildung in der Weitfeldmikroskopie durch strukturierte Beleuchtung

Einzelzellauflosung wurde aber hier auch nicht angestrebt, d.h. eine Mittelung
funktioneller Signale im Beobachtungsvolumen wird ohnehin in Kauf genommen.
Stattdessen wird eine Auflosung der Signale aus verschiedenen Hirnschichten
angestrebt, so dall gleichzeitig die Zahl der detektierten Photonen wesentlich hoher ist,
was fiir das Signal-zu-Rausch Verhiltnis von Vorteil ist. Die Methode zielt also nicht
auf maximale rdumliche Aufléosung, sondern darauf, bei einer mittleren Auflosung
(deutlich groBer als 1 pm, deutlich kleiner als 1 mm) optische Schnittbildung zu
realisieren. Inwiefern der Vorteil einer im Vergleich zu Einzelzellauflosung hohen
Photonenzahl fiir das Signal-zu-Rausch Verhéltnis mit dieser Methode genutzt werden
kann, wird im Zusammenhang mit den Messungen in lebendem Hirngewebe diskutiert.

24 Andere Ansiitze fiir optische Schnittbildung in Hirngewebe

Durch eine kurze Betrachtung anderer Ansdtze zur optischen Schnittbildung in
Hirngewebe soll aufgezeigt werden, warum fiir einen Aufbau zur Messung funktioneller
Signale im Gehirn die strukturierte Beleuchtung mit Gitterabbildung gewéhlt wurde.

Eine verbreitete Technik fiir optische Schnittbildung in biologischen Anwendungen ist
die Dekonvolution (Holmes, Bhattacharyya et al. 1995). Die Gl. (2.6) impliziert, daf3 das
Infokusbild aus dem gesamten Weitfeldbild rekonstruiert werden kann, wenn die
Impulsantwort in verschiedenen Ebenen gemessen wird und dann in jeder Ebene der
Beitrag des AuBerfokuslichts aus allen anderen Ebenen durch inverse Faltung
herausgerechnet wird. Dies wurde auch bereits in Hirngewebe demonstriert (Yae, Elias
et al. 1992; Fisher, Civillico et al. 2004). Diese Technik hat jedoch Nachteile: zum einen
mufl die Impulsantwort bekannt sein. In biologischen Proben konnen jedoch
Aberrationen so stark lokal variieren, daB sie fiir eine zuverldssige Dekonvolution nicht
an genligend vielen Orten hinreichend genau gemessen werden kann (Jonkman, Swoger
et al. 2003). AuBerdem wird das ,,missing cone* Problem durch diese Technik nicht
behoben, das besonders bei rdumlich ausgedehnten Signalen die Tiefenlokalisation
behindert.

In letzter Zeit wurden Methoden in der Weitfeldmikroskopie eingefiihrt, die Licht aus
einer bestimmten Tiefe durch ein Kohdrenzgatter selektieren (Gu, Ansari et al. 2002;
Dunsby and French 2003; Dunsby, Gu et al. 2003; Yu, Mustata et al. 2003). Die
Verwendung von kohdrentem Licht zur Tiefenselektion beschrinkt die Anwendung
jedoch auf riickgestreutes Licht und schlieit die tiefenselektive Fluoreszenzdetektion
aus. Die Messung von Fluoreszenz ist aber fiir die Messung funktioneller Signale im
Gehirn so bedeutend, daf3 darauf nicht verzichtet werden kann.

Die groBte Verbreitung zur optischen Schnittbildung in biologischen Anwendungen hat
das Laserscanning-Mikroskop in der Ausfiihrung als konfokales Mikroskop (Minsky
1961; Wilson and Sheppard 1984) und als Multiphotonen-Mikroskop (Denk, Strickler et
al. 1990). Insbesondere letzteres hat fiir die Anwendung in Hirngewebe Bedeutung
erlangt, da es gegeniiber dem konfokalen Mikroskop eine hohere Eindringtiefe und
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reduzierten Gewebeschaden ermdglicht. Die Notwendigkeit das Objekt mit dem
Brennpunkt abzurastern, um ein zweidimensionales Bild des Obkjekts zu gewinnen
reduziert jedoch die Zeitauflosung (ca. 0,5 s pro Bild) erheblich. Wenn also eine hohe
Aufnahmegeschwindigkeit und insbesondere eine parallele Aufnahme an vielen Orten
im Gehirn wichtig ist, ist die Weitfeldmikroskopie vorzuziehen. Die Bemiihung, eine
solche parallele Aufnahme auch in die konfokale Mikroskopie einzufiihren (Juskaitis,

Wilson et al. 1996) war einer der Vorldufer der in dieser Arbeit verwendeten Art der
strukturierten Beleuchtung.
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3 Implementierung der strukturierten Beleuchtung
fiir Mikroskopie im Gehirn

Aus der vorangehenden Darstellung der Eigenschaften optischer funktioneller Signale
im Gehirn und der zu erwartenden Auswirkung eines streuenden Objekts auf die
strukturierte Beleuchtung ergibt sich, welche Ziele bei der Implementierung der
strukturierten Beleuchtung fiir Mikroskopie im Gehirn anzustreben sind. Zum einen
sollte sie in der Lage sein, funktionelle Signale, die auf einer Zeitskala von wenigen
Millisekunden stattfinden, korrekt zu reproduzieren. Gleichzeitig sollte die
Implementierung, eventuell unter Verwendung von rdumlicher oder zeitlicher
Mittelung, in der Lage sein ein Signal-zu-Rausch Verhiltnis zu erreichen, mit dem
relative Intensitdtsdnderungen von deutlich unter einem Prozent sichtbar gemacht
werden konnen. Beides soll trotz der Lichtstreuung moglich sein. Die Rekonstruktion
der Infokussignale darf, wenn tiberhaupt, nur eine sehr kleine Fehleranfélligkeit haben.
Fiir die dreidimensionale rdumliche Auflosung hingegen gibt es eine gewisse
Bandbreite von Fragestellungen in der Neurobiologie des Gehirns, so dafl auch mit einer
Auflosung, die deutlich iiber der Abbe’schen Begrenzung liegt, gearbeitet werden kann.
Die Schichtstruktur des Kortex wird dadurch ausgebildet, daf3 sich vertikale Strukturen
dhnlicher Zelltypen ausbilden. Eine Zuordnung funktioneller Signale, die z.B. durch
einen Sinnesreiz hervorgerufen werden, zu einer solchen Schicht, die z.B. in Méusen
jeweils grofer als 100 um ist, liefert daher bereits wertvolle Information {iber die
Signalverarbeitung im Gehirn. Nicht alle Anforderungen aus den Eigenschaften
funktioneller Signale konnten gleichermaBlen beriicksichtigt werden. Insofern wurde
hier eine Umsetzung realisiert, die auf hohe zeitliche Auflosung Wert legt und dabei
versucht, die bei Messungen im Gehirn im Vergleich zur gewdhnlichen
Weitfeldmikroskopie kaum zu vermeidende Reduktion des Signal-zu-Rausch Verhiltnis
gering zu halten.

3.1 Der Aufbau

3.1.1 Optik

Wie in Kapitel 3 schon erldutert, mochte man in der Weitfeldmikroskopie ein grof3es
Bildfeld nutzen. Bei der Hirnabbildung erméglicht dies z.B. die simultane Beobachtung
einer ganzen funktionellen Einheit des Gehirns einer Ratte oder einer Maus wie dem
Teil des somatosensorischen Kortex, in dem Signale aller Schnurrhaare verarbeitet
werden. Ein groBes Bildfeld kann aber nur mit geringer VergroBerung erreicht werden.
Ein solches abbildendes System mit geringer VergroBerung wird im Folgenden
Makroskop genannt (Ratzlaff and Grinvald 1991). Bei Verwendung kommerzieller
Einzellinsen mit hoher Brennweite und hoher numerischer Apertur wiren recht grofle
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Aberrationen zu erwarten. Daher werden hier als ,,Linsen” Photoobjektive verwendet,
die eine groBe Brennweite mit einer vergleichsweise hohen Offnung, also guter
Auflosung und hoher Lichtstirke, verbinden. Gleichzeitig sind diese Linsen auf viele
Abbildungsfehler korrigiert und haben eine Antireflexbeschichtung.

Der grundsitzliche Aufbau des Makroskops mit Epiillumination (Abbildung 2.2) wird
hier iibernommen. Dieser Strahlengang realisiert die sogenannte Kohler-Beleuchtung
(Koehler 1893). Die Lichtquelle wird durch die Kondensorlinse in die riickwértige
Brennebene des Objektivs abgebildet und damit das Objekt homogen ausgeleuchtet, da
die Lichtquelle objektseitig ins Unendliche abgebildet ist. Ein Strahlteiler lenkt das
Licht in das Objektiv um. Ein weiterer Vorteil der Makroskopanordnung ist, das
zwischen den Linsen ein paralleler Strahlengang ist, also kleine Abstandédnderungen der
Linsen zueinander durch Bewegung des Objektivs die Bildebene unverdndert lassen.
AuBerdem ist die VergroBerung einfach durch das Verhéltnis der Brennweiten gegeben
(GL 3.1).

In diesem Strahlengang mufl nun gleichzeitig das Gitter im Durchlicht abgebildet
werden, d.h. das Gitter mul3 hinter der Kondensorlinse positioniert werden und eine
weitere Linse (ein Photoobjektiv) eingebracht werden, die das Gitter zunidchst ins
Unendliche abbildet, damit es vom Objektiv in dessen Brennebene abgebildet wird.
Dieser Aufbau ist in Abbildung 3.3 gezeigt. Der Abstand zwischen Kondensorlinse und
Lichtquelle wird dann so eingestellt, da das Bild der Lichtquelle wieder in der
rickwirtigen Brennebene des Objektivs liegt. Fiir die Gitterabbildung ist die Optik eine
Kombination zweier Makroskope (L1-O und O-L2).

Der Ausgangspunkt fiir den Entwurf der Optik war, das gleiche Detektions-Makroskop
zu verwenden wie jenes, dal} fiir potentielle Anwendungen schon als Detektionssystem
verwendet wurde (z.B. (Spors and Grinvald 2002)), auch um eine direkte
Vergleichbarkeit mit anderen biologischen Messungen zu ermdoglichen. Als Objektiv
wurde daher ein Photoobjektiv mit f =50mm und f, = 0.95 (Navitar, Rochester, NY,
USA) und als L2 eines mit f =135mm und f, =2 (Nikkor, Nikon, Diisseldorf,

Deutschland) verwendet. Die Vergroferung im Detektionsstrahlengang ist damit 2,7;
die Photoobjektive haben bei den vorgegebenen Brennweiten jeweils die grofite
kommerziell erhiltliche Offnung. Der Arbeitsabstand des Objektivs ist ca. 30 mm. Da
der Kamerachip 2,136 x 2,916 mm mif3t (siche nichster Abschnitt), ist das durch den
Chip begrenzte Bildfeld 0,791 x 1,08 mm grof3. Der Aperturdurchmesser von L2 ist
67,5 mm, damit wird Vignettierung bis zu einem Bildfelddurchmesser von 1,38 mm
vermieden. Vignettierung entsteht, wenn Randstrahlen der Strahlenbiindel, die von
Punkten in der Objektebene, die nicht auf der optischen Achse liegen und damit
zwischen O und L2 einen Winkel zur optischen Achse haben, an L2 abgeblockt werden
(siche z.B. (Hecht 2002), S. 173). Dadurch wird die Auflosung und die Bildhelligkeit
um diese Punkte reduziert. Wenn die Hauptebene von O und die Apertur von L2 den
Abstand s haben, wird ein Randstrahl eines Punktes, der den Abstand d zur optischen
Achse hat, um den Weg s'=d*s/f, in der Apertur von L2 verschoben. Im hier
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vewendeten Detektions-Makroskop ist . =0,54mm, s ~ 200 mm und f, =50 mm,

'~ 2,16 mm. Das Strahlenbiindel vom Punkt auf der optischen Achse hat einen
Durchmesser von f,/f,,= 52,63 mm, so daB f,,/f, ., 2 fo/fso+ 25, erfillt ist
und keine Vignettierung auftritt. Sowohl die laterale als auch die axiale Bewegung des
Bildfeldes wurde durch entsprechende Bewegung des Objektivs bewerkstelligt.

also s

Abbildung 3.1:  Abbildung eines Punktes, der nicht auf der optischen Achse liegt. Alle Strahlen, die von
diesem Punkt augehen, werden in der Apertur der oberen Linse um s' verschoben. Zur
Vermeidung von Vignettierung eines Punktes muf3 also der Radius der Apertur der oberen
Linse um s' grofer sein als die Apertur der unteren Linse.

Dann wurde ein Photoobjektiv L1 mit einer solchen Offnung bestimmt, so daB dessen
Apertur zum einen die numerische Apertur des Objektivs nicht einschriankt. Zum
anderen sollte die Brennweite so groB sein, dal die Lichtquelle mit geringer
Defokussierung des Kondensors in die Apertur des Objektivs abgebildet werden kann.
Die Kombination L1-O bildet dann das Anregungs-Makroskop. Da die Brennweite des
Kondensors nicht genau bekannt ist, kann die Brennweite von L1 nicht genau bestimmt,
sondern mit einer geschitzten Brennweite des Kondensors von 50 mm nur abgeschétzt
werden. Mit der Linsengleichung 146t sich berechnen, daBl bei f;, =200mm und
120 mm Abstand des Kondensors zum Gitter (wo ein Filter und ein mechanischer
Shutter platziert werden) nur eine Defokussierung des Kondensors von wenigen mm
benodtigt wird, um ein reelles Bild der Lichtquelle in der Objektivapertur zu erzeugen.
Es wurde ein Photoobjektiv mit f =200 mmund f, = 2,8 verwendet (Canon EF200 II
USM, Tokyo, Japan), dessen Apertur also 71,42 mm Durchmesser. Da das Bild der
Lichtquelle in der riickwartigen Brennebene des Objektivs nur einen Durchmesser von
40 mm hat, unterfiillt es die Apertur des Objektivs. AuBBerdem sind die Gitterstreifen ca.
200 mal breiter als die Wellenldnge des verwendeten Lichts, und die Divergenz der
Strahlenbiindel der Lichtquelle ist gering, so dafl durch die gegebenen Aperturen weder
die Beugungsordnungen des Gitters noch die Strahlenbiindel der Lichtquelle
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eingeschrinkt werden. Die Limitation der Modulationsamplitude durch Optik und
Detektor werden in Kapitel 4 diskutiert.

In dem in Abbildung 2.3 gezeigten Strahlengang kann mit reflektiertem Licht gemessen
werden, indem als Strahlteiler ein Neutraldichtefilter eingesetzt wird. Dieser hat fiir
einen breiten Wellenldngenbereich eine ungefdhr konstante Transmission. Durch
Einsetzen eines Anregungsfilters zwischen Kondensorlinse und Gitter kann das
Spektrum von Anregungswellenlédngen selektiert werden.

Die Messungen im Gehirn im Rahmen dieser Arbeit wurden alle mit Fluoreszenzlicht
durchgefiihrt. Dazu wurde der Anregungsfilter zwischen Kondensorlinse und Gitter
eingesetzt. Ein Emissionsfilter zwischen L2 und dem Kamerachip blockt das
rickgestreute Anregungslicht und transmittiert die Fluoreszenz. Als Strahlteiler wurde
ein Farbteiler verwendet, der hohe Reflektion fiir das Anregungslicht und hohe
Transmission fiir das Emissionslicht aufweist. Die genaue Spezifikation ist bei der
jeweiligen Anwendung angegeben. Die Terminologie ist Zentralwellenldnge-Typ-
Filterbreite, z.B. bedeutet 470BP40 einen Bandpalifilter mit Transmission im Bereich
470 +£20nm und 500LP einen LangpaBfilter, der ab 500 nm transmittiert. Wegen der
erforderlichen groflen Abmessungen des Strahlteilers wurde dafiir stets ein Dichrolight-
Filter von Linos Photonics (Gottingen, Deutschland) in der Grofe 160 x 110 mm
verwendet. Alle Komponenten des Aufbaus bis auf das Objektiv sind von einem
Makrobank-System (Linos Photonics) gehalten. Fiir den Strahlteiler wurde ein Halter
entworfen, so daf} der Strahlteiler leicht austauschbar ist und trotzdem stets im 45°
Winkel zur optischen Achse gehalten wird.

3.1.2 Kamera

Man wiirde zur Aufzeichnung des Weitfeldbildes gerne einen Detektor verwenden, der
eine hohe Anzahl lichtsensitiver Komponenten hat, die sehr schnell ausgelesen werden
kénnen wund ein geringes Signal-zu-Rausch Verhidltnis aufweisen. Da das
Schrotrauschen immer vorhanden ist, das lediglich mit der Wurzel der detektierten
Photonen steigt, wird das Signal-zu-Rausch Verhéltnis mit zunehmender Lichtintensitét
besser. Wenn eine hohe Intensitét des funktionellen Signals erreicht werden kann, sollte
der Detektor bei dieser Intensitdt fiir ein optimales Signal-zu-Rausch Verhéltnis auch
noch nicht saturiert sein. Die typischen Lichtdetektoren fiir Weitfeldbilder sind
Halbleiterdetektoren. Mit einer Photodiode kann eine hohe Elektronenspeicherkapazitit
erreicht werden (deutlich iiber 10° Elektronen), so daB Photodiodenfelder fiir optische
Bildgebung schon vor lidngerer Zeit (z.B. (Grinvald, Frostig et al. 1988)) und bis heute
(z.B. (Zochowski, Wachowiak et al. 2000)) fiir optische Mikroskopie im Gehirn
verwendet wurden. Ein Photodiodenfeld 148t sich auch in kurzer Zeit (< 1 ms) auslesen,
allerdings ist die Anzahl der Dioden relativ gering (typischerweise 100 - 600). In vielen
Anwendungen 1m Gehirn sind die  Fluoreszenzintensititen geringer als
10° Photonen/(ms*Diodenfliche), weil z.B. die Fluorophorkonzentrationen gering sind
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oder die Anregungsintensitit zur Vermeidung von Bleichen oder Gewebeschaden nicht
so hoch gemacht werden konnen. Dann 146t sich auch mit einer kleineren
Elektronenspeicherkapazitit auskommen, und Photodiodenfelder kénnen nachteilig
sein, da ihr Dunkelrauschen grofer ist.

In den hier beabsichtigten neurobiologischen = Anwendungen ist die
Fluoreszenzintensitit geringer als 10° Photonen/(ms*Diodenfliche), so daB hier zu einer
CCD Kamera (MiCAMO1, SciMedia, Tokyo, Japan) gegriffen wurde. Sie verwendet
einen kommerziellen 1/5 inch CCD Chip (ICX076AL, Sony, Tokyo, Japan) mit
interline Auslese, d.h. neben jeder Pixelreihe ist ein Register, in das die Elektronen
ausgelesen werden. Dadurch ist die lichtsensitive Flidche des Chips kleiner als
100 %, der Fiillfaktor (das Verhiltnis von lichtsensitiver Flache zu Gesamtflache) wird
aber vom Hersteller nicht angegeben. Um das Signal-zu-Rausch Verhiltnis zu
verbessern wird das Signal von jeweils 4 x 4 Pixeln zu einem Pixel zusammengefal3t
(Tominaga, Tominaga et al. 2000). Damit ergibt sich eine effektive Pixelgrof3e von 32,4
x 35,6 um bei einer Anzahl von 90 x 60 Pixeln. Die minimale Aufnahmezeit ist 0,7 ms
pro Bild. Es kdnnen maximal 5459 Bilder in einer Messung aufgenommen werden. Die
vom CCD Chip ausgelesenen Analogsignale werden in der Kamera mit 12 Bit Tiefe
digitalisiert und von der Steuerungselektronik {iber PCI-Auslesekarten an einen PC
geschickt. Dort konnen die Bilder in einer zugehdrigen Software angesehen werden und
in der zeitlichen Folge von Werten auf einzelnen Pixeln oder in einem kleinen Gebiet
die relative Intensititsdnderung angezeigt werden, so daf3 bei einer Aufnahme mit aus
der Bildebene defokussiertem Gitter gleich das Vorhandensein funktioneller Signale
tiberpriift werden kann. In der Software werden die digitalisierten Werte in 14 Bit
Werten gespeichert, die fiir die Auswertung von Helligkeitsdnderungen verwendet
werden konnen. Messungen zum Rauschen der MiCAMO1 sind in Kapitel 5
beschrieben.

Im Rahmen der Arbeit wurden auch zwei weitere Kameras getestet. Eine ist die Fuji
Deltaron 1700 (Fujifilm Medical, Stamford, USA). Dies ist keine CCD Kamera,
sondern eine MOS-basiertes monolithisches Array (Ichikawa, lijima et al. 1993). Die
Kamera hat eine hohe Elektronenspeicherkapazitit (10° Elektronen/Pixel) und einen
groBBen Chip (10 x 10 mm bei 128 x 128 Pixeln) und wird daher eingesetzt, wenn hohe
Intensitdten im Bild z.B. bei Verwendung von riickgestreutem Licht oder intensiv
gefiarbtem Gewebe vorliegen (siehe z.B. (Spors and Grinvald 2002)). Bei kleinen
Intensitéiten zeigt sie ein hohes Dunkelrauschen. Auflerdem werden die Bilder nur mit 8
Bit digitalisiert und dann Intensititsainderungen duch Differenzverstirkung sichtbar
gemacht. Fiir ein geringes AF/F wird die Differenzverstarkung gebraucht, auflerdem
wird das Rauschen erst dann grof3 genug, dal durch Mitteln sub-ADU Genauigkeit
erreicht werden kann (sieche Kapitel 6). Da auBlerdem bei der Schnittbildung mit
strukturierter Beleuchtung ein hoher Anteil an Hintergrundlicht nachteilig ist und viele
Féarbemethoden keine ausreichend hohen Fluoreszenzintensititen ergeben, wurde die
Fuji Deltaron nicht weiter verwendet.
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Eine der MiCAMO1 vergleichbare CCD Kamera ist die NeuroCCD-sm (Redshirt
Imaging, Fairfield, CT, USA). Sie bietet sogar durch einen hohen Fiillfaktor, eine hohe
Quanteneffizienz  und  etwas  kleinere = Pixel bei  nahezu  gleicher
Elektronenspeicherkapazitit zusitzliche Vorteile. Bei Tests zeigten sich jedoch
technische Probleme (Bildverdopplungen), die nicht zu beseitigen waren. Daher wurde
auch diese Kamera nicht fiir die Messungen eingesetzt.

3.1.3  Lichtquelle

Die Lichtquelle soll hohe Anregungsintensitit liefern und die Intensitédtsfluktuationen
sollen kleiner als das Schrotrauschen sein. Um eine hohe Flexibilitdt in der Wahl der
Anregungswellenldnge zu haben ist eine Weilllichtquelle vorteilhaft, so daB die
Anregungswellenldnge lediglich durch einen Wechsel der Anregungsfilter erfolgen
kann.

Hier wurde als Lichtquelle eine 150 W Xenon-Kurzbogenlampe (XBO 150W/CR OFR,
Osram, Miinchen, Deutschland) verwendet. Sie liefert eine ungefdhr gleichmifige
Lichtleistung in einem Wellenldngenbereich von 250 bis 1000 nm. Das Leuchtfeld ist
0,5 x 1,6 mm gro. Dieses Modell liefert eine besonders hohe Leuchtdichte
(20000 cd/cm?). Die Lampe wird mit einem Netzgerit (Modell 1600, Optiquip, New
York, USA) betrieben, da3 Spannungsschwankungen < 0.1 % liefert. Das zugehorige
Lampengehéduse (Modell 770, Optiquip) ist mit einer Kondensorlinse (Modell NC6,
Optiquip) ausgeriistet, die zum Schutz gegen Uberhitzung das Infrarotlicht nicht
transmittiert. Im Lampengehduse wird noch ein zweites invertiertes Bild der Lampe
erzeugt, das so justiert werden kann, daf3 das Bild der Lichtquelle die doppelte Fliche
hat.

3.2 Demodulation fiir optische Schnittbildung

Die optische Schnittbildung bei der Verwendung strukturierter Beleuchtung geschieht
durch die Extraktion des Infokussignals aus der modulierten Komponente der
Weitfeldbilder. In Kapitel 2 wurde der Algorithmus beschrieben, der in den meisten
Anwendungen bisher dafiir verwendet wurde (siche Referenzen a.0.). Wegen der
eingangs erwdhnten Eigenschaften funktioneller Signale im Gehirn kann dieser
Algorithmus hier nicht angewendet werden. Es wurde stattdessen ein Algorithmus
entwickelt, der den Anforderungen der Anwendung im Gehirn Rechnung trigt. Er wird
in den folgenden Abschnitten dargestellt.

3.2.1 Probleme der Standardmethode

Der Algorithmus der Standardmethode ist in (Neil, Juskaitis et al. 1997) bzw. (Wilson
and Karadaglic 2000) und in der Form mit Phasenmodulationskorrektur duch Gl. (2.23)
(eigene Berechnung in Anlehnung an (Wilson and Karadaglic 2000)) gegeben. Es gibt
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mehrere Griinde, warum die Anwendung dieses Algorithmus bei der funktionellen
Hirnabbildung zu Problemen fiihren kann.

Ein erstes Problem kann in der Bestimmung der Gitterphasen liegen. Fiir die angestrebte
Zeitauflosung im Millisekundenbereich wird ein Aufnahmetakt der Kamera von 1 ms
verwendet. In dieser Zeit muf3 das Gitter um ca. 1/3 seiner Periode bewegt werden, was
in dem hier gewéhlten Aufbau 71,7 um sind. Bei einer schrittweisen Bewegung mit
dieser Geschwindigkeit sind signifikante Positionierfehler nicht zu vermeiden, auch bei
der in Abschnitt 3.3 beschriebenen Gitterbewegung treten Positionierfehler von bis zu
2z/5 auf. Daher muB auf jeden Fall eine Phasenmodulation im Infokussignal
berticksichtigt werden. Fiir den Algorithmus in GIl. (2.23) mufl die Gitterphase im
jeweiligen Bild genau bekannt sein, damit sie eingesetzt werden kann. Wenn das Gitter
immer auf dem ganzen Kamerachip abgebildet ist, ist die Phasenbestimmung auf
mehreren 1000 Pixeln moglich, so dafl dabei eine groe Préizision erreicht werden kann.
Typischerweise wird aber Fluoreszenz gemessen, und diese ist eventuell nur auf
wenigen Pixeln zu sehen. Dann wird die Phasenbestimmung ungenau, und die
Rekonstruktion des Infokussignals fehlerhatft.

Zweitens ist die Rekonstruktion schneller funktioneller Signale ein Problem fiir den
konventionellen Algorithmus. Fiir die Anwendung des Algorithmus aus (Neil, Juskaitis
et al. 1997) wird angenommen, dal3 die Signale sich innerhalb von 3 Bildern nicht
dndern. Wenn dies doch geschieht, fiihrt dies zu Rekonstruktionsfehlern (siehe
Abbildung 3.5). Funktionelle Signale dndern sich stetig und sind, zumindest wenn sie
schnell sind, auch nicht ndherungsweise in 3 aufeinander folgenden Bildern konstant, so
daB der Algorithmus aus (Neil, Juskaitis et al. 1997) nicht angewendet werden kann.
Der hier entwickelte Algorithmus reproduziert hingegen transiente Signale mit
Frequenzkomponenten bis zur halben Frequenz des Infokusmodulation korrekt.

3.2.2  Extraktion des Infokussignals durch Quadraturdemodulation

Wihrend fiir den Agorithmus aus (Neil, Juskaitis et al. 1997) jeweils 3 aufeinander
folgende Bilder verarbeitet werden, basiert der hier entwickelte Ansatz darauf, die
vollstdndige Zeitreihe aller Werte einer Aufnahme auf einem Pixel als amplituden- und
phasenmodulierte Funktion zu beschreiben und dann die Zeitreihe zu demodulieren, um
die Amplitude als Infokussignal zu berechnen. Die Zeitreihe auf einem Pixel wie in
Abbildung 2.4 kann als

f(&)=a@)[l + acos(wt + o)+ b(t)=1,, +1, (3.1)

geschrieben werden. /,, ist die amplituden- und phasenmodulierte Infokkomponente,
I, = a(t)+ b(t) die Komponente, die in Abbildung 3.4 die Mittelwertdnderung bewirkt,
davon stellt b(¢) das AuBerfokussignal dar. In Abbildung 2.4 ist allerdings keine
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Phasenmodulation (PM) enthalten. Die Modulation hat die Frequenz w,, die
Trégerfrequenz. Die Phasenabweichung ¢(#) stellt den Positionierfehler des Gitters dar.
Der Faktor o triagt der Tatsache Rechnung, dall die Modulationsamplitude kleiner als
100 % ist.

Wenn eine zu f(¢) = f,(¢#) um 90° phasenverschobene Zeitreihe f, (¢) ermittelt werden
kann und in beiden /, beseitigt wird (was weiter unten beschrieben ist), kann das

Infokussignal in dieser Situation erhalten werden, indem

axa(t)=f"+f (3.2)

berechnet wird. Diese Operation heilit Quadraturdemodulation, da f; und f in der

1

komplexen Ebene senkrecht zueinander stehen, aber gleichen Betrag haben und so ein
Quadrat aufspannen:

f,(t) = a*a(t)cos(w,t + p(t)) = a * a(t) Re[expli@,t + p(t))]

1,0 = a*a@sin(o+p0) = a*a@ mfexplilws+o)] )

Die Quadraturkomponente f, eines solchen modulierten Signals ist durch seine

Hilbert-Transformation (HT) gegeben (Gabor 1946; Ville 1948). Die Hilbert-
Transformation, benannt nach dem deutschen Mathematiker David Hilbert, ist im
Zeitbereich durch

fo=#lrol- [ 1w, (3.4

d.h. durch Faltung mit 1/z¢ definiert (Hilbert 1912; Titchmarsh 1937). Die Funktion
1/t ist bei endlichen Werte von ¢ immer groBer 0, d.h. die HT ist zwar stark lokalisiert,
aber prinzipiell wirken Werte auf der gesamten Zeitachse auf die HT ein. Dies wird bei

der Diskussion der Zeitauflosung eine Rolle spielen.

Die Phasenverschiebung durch die HT 14Bt sich einfacher im Frequenzbereich einsehen.
Die Faltung mit 1/7¢ im Zeitbereich entspricht einer Multiplikation mit
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i firm<0
FT(L] =<0 firo=0 (3.5)

—i  firwm>0

im Frequenzbereich, wobei FT die Fourier-Transformation bedeutet und i die
imagindre Einheit. Im Frequenzbereich entspricht diese Multiplikation wegen

Ti= eii% gleichzeitig einer Phasenverschiebung um + 7/2.

Die Quadraturdemodulation (3.2) 148t sich nun mit Hilfe des sogenannten analytischen
Signals

2() = f(t)+i f (D) (3.6)

ausdriicken, sie ist einfach der Betrag des analytischen Signals. Das analytische Signal
wurde in (Gabor 1946) und (Ville 1948) als vereinfachte Schreibweise fiir die
Anwendung der Demodulation in der Kommunikationstheorie eingefiihrt.

Die Beseitigung von 7, durch Filterung ist im Frequenzbereich besonders einfach,

daher sei hier auch das analytische Signal im Frequenzbereich eingefiihrt. Die
Fouriertransformierte F der reellen Funktion f(z) ist konjugiert symmetrisch,

F (w)=F, \,* (—w) , und die Fouriertransformierte der rein imagindren Funktion i f(t) ist
konjugiert antisymmetrisch, F,(®) = —Fa* (—w). Der Stern bedeutet dabei komplexe

Konjugation. Die Fouriertransformierte des analytischen Signals ist dann

2F(w)  fiiro>0
Z(@)={ F(0) firo=0 (3.7)
0 firow<0

(Marple 1999; Oppenheim and Schafer 1999). Z(w) umfaBt also nur positive
Frequenzen.

Das Spektrum der Funktion f(¢) in Gl. (3.1) sieht aus wie in Abbildung 3.2 gezeigt. Es
ist symmetrisch zu @ = 0. Das Spektrum von /, findet sich im Basisband um @ = 0.

Die Amplituden (AM)- und Phasenmodulation filhren zu sogenannten Seitenbidndern
um die Tragerfrequenz.
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Abbildung 3.2:  Leistungsdichtespektrum von f(t) aus GI.(3.1). Es ist auch bereits die Nyquist-

Frequenz a)N und die Abtastfrequenz a)s bei 3 Abtastungen pro Periode der Trigerfrequenz

eingezeichnet.

Nun werden die Auswirkungen von Amplituden- und Phasenmodulation im Spektrum
erldutert.

Die Seitenbénder der AM liegen bei den Frequenzen w, + @ ,,,, die im Basisband bei
*+w,,, . Wenn die Basisbandsignale, die auch die AuBerfokussignale bei @, umfassen,
also ausgeschlossen werden sollen, muB w,, <(1/2)w, und o, <(1/2)wm, gelten.

Gleichzeitig mu3 nun in betracht gezogen werden, dal die Zeitreihe auf dem
Kamerachip zeitdiskret abgetastet wird. Daher mull dal Nyquist-Theorem beachtet
werden, das besagt, daBl bei diskreter Abtastung jede Frequenz, die korrekt
wiedergegeben werden soll, mindestens 2 mal pro Periode abgetastet werden muf3
(Nyquist 1928; Shannon 1949). Wenn @, 3 mal pro Periode abgetastet wird (Abbildung

3.2), kann die maximale Bandbreite fiir das Basisband und die Seitenbinder erreicht
werden.

Das Spektrum der PM ist komplizierter, da die Phase im Argument der Tragerfunktion
steht. Eine harmonische PM ¢(¢) = fsin(w,,t) kann noch analytisch behandelt

werden, dann haben die Seitenbdnder den Abstand o, *nw,,, und die Amplitude
entspricht der Funktion J, (), wobei J, die Besselfunktion erster Art, Ordnung n ist

(Carlson, Crilly et al. 2002). Das PM-Spektrum ist in diesem Fall effektiv
bandpaBlimitiert mit der Breite (@,, /7)8+1). Eine harmonische PM ist jedoch
experimentell eher unwahrscheinlich. In (Hahn 1996) wird ein Algorithmus
beschrieben, mit dem die Seitenbidnder auch bei anharmonischer PM berechnet werden
konnen, in diesem Fall kann aber kein einfacher Ausdruck fir eine effektive
BandpaBlimitierung gegeben werden. Letztendlich muB fiir den experimentellen Aufbau
eine effektive BandpaBlimitierung liberpriift werden; dies wird in Kapitel 5 getan. In
den Simulationen im ndchsten Abschnitt werden zwei anharmonische PM-Formen
(zufillige und dreieckformige) gepriift, in beiden Fillen ergibt sich, falls die PM so
gefiltert wird, daB sie im Spektrum der Zeitreihe die gleiche BandpaBlimitierung hat wie
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die AM, korrekt demoduliert werden kann. Zusammenfassend kann also gesagt werden,
dal} die Basisbandsignale 7, beseitigt werden kdnnen, wenn der Frequenzfilter

1 firz/3T <o<o,

0 sonst (3-8)

G(w) = {

mit Z(w) multipliziert wird, wobei T das Abtastintervall ist. Fiir die Seitenbdnder muf3
gelten @y, < ®, /6 . Die Demodulation besteht dann darin,

[IFT(Z(®) * G()), (3.9)

zu berechnen, wobei IFT die inverse Fouriertransformation bedeutet. Dieses Verfahren
sei QD-AS genannt (Quadraturdemodulation durch das analytische Signal).

Das Basisband enthilt einen Teil der Rauschleistung, der durch G(w) auch gefiltert

wird. Die Standardabweichung von weilem Rauschen nimmt mit der Wurzel der
BandpaBbreite ab, d.h. im Falle von G(®w) um ,/2/3 =0,31.

Aus der endlichen MefBdauer ergibt sich eine weitere Einschrinkung fiir die
Seitenbédnder. Anschaulich gesagt pafit die AM oder PM nicht mit einer ganzen Anzahl
von Perioden in das MeBintervall. Bei einer endlichen MeBdauer wird die
Fouriertransformation so berechnet, als wiirde das endliche MeBintervall unendlich oft
aneinander gereiht. Die Unstetigkeitsspriinge bei der Aneinanderreihung der
Mefintervalle konnen dadurch verringert werden, da3 die Zeitreihe am Anfang und am
Ende mit einer halbseitigen GauBfunktion multipliziert werden. Dann besteht das
Problem nur noch fiir die Modulationsfrequenzen in der Néhe der =zeitlichen
Auflésungsgrenze. Auch dort kann das Problem wesentlich eingegrenzt werden, indem
einfach eine lingere MeBreihe aufgenommen wird. In den Simulationen im nichsten
Abschnitt wird ein Beispiel gezeigt, wie dies bei gewiinschter Zeit- bzw.
Frequenzintervallauflosung implementiert werden kann.

Wenn die Tragerfrequenz hohere Harmonische enthdlt werden diese zusammen mit
thren Seitenbdndern in den BandpafBlbereich von G(w) gefaltet. Dieses Problem kann
fiir die Demodulation dadurch umgangen werden, da3 mit hoherer Abtastrate und
starkerer BandpaBfilterung gearbeitet wird. Wenn dabei noch das Abtastintervall
verkiirzt werden kann, wird die Zeitauflosung nicht eingeschrinkt. Bei einer Abtastrate
von 3/Periode wird die dritte Harmonische ins Basisband gefaltet und damit
automatisch ausgeschlossen. Wenn n-mal pro Periode abgetastet wird und der Bandpal3
auf [z/nT,37/nT] begrenzt wird, kann fiir n = 4 die 2. und 4. Harmonische, fiir n = 5

die 2., 3. und 5. Harmonische ausgeschlossen werden
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3.2.3 Simulation und Vergleich

Um das Demodulationsverfahren QD-AS zu testen wurden eine Reihe numerischer
Simulationen mit dem Programm MATLAB (Mathworks, Natick, MA, USA)
durchgefiihrt.

Mit dem diskreten Zeitparameter t, der in den Simulationen 3000 Schritte mit einer
Schrittweite von 27/3 beginnend bei 0 abdeckt, bekommt die Zeitreihe in Gl. (3.1) die

Form
a a[t]cos[t + (o[t]] + a[t]+ b[t], (3.10)

die eckigen Klammern bedeuten zeitdiskrete Funktionen. Die Linge der Zeitreihe muf3
ein ganzzahliges Vielfaches der Anzahl von Abtastungen pro Periode sein, um das
schon bei den AM-Seitenbidndern diskutierte Problem der unstetigen Fortsetzung, in
diesem Fall fir @,, bei der Fouriertransformation zu vermeiden. Mit einer

cosinusformigen AM kann die Trageramplitude als
alt]=1+ycos[f,,] 3.11)
und mit rechteckférmiger AM als
alt]=1+ y * square[f ;1] (3.12)

geschrieben werden, wobei square eine periodische Rechteckfunktion bedeutet, die
zwischen -1 und 1 oszilliert. Zur Demonstration wird hier & =1 gesetzt. Da hier das
Signal-zu-Rausch Verhéltnis nicht simuliert wird, spielt die absolute Grofe der
Modulationsamplitude keine Rolle. Die Phase wurde entweder cosinusformig als

Beosf,t], (3.13)

als gefilterte asymmetrische Rechteckfunktion oder als gefilterte (rechteckformiger
Frequenzfilter) Folge von Pseudozufallszahlen genommen.

Abbildung 3.3 zeigt die Demodulation einer Zeitreihe mit cosinusformiger AM und PM
durch QD-AS. Die Parameter sind y =0,01, =035, f,, =0,005 und f,,, =0,05.
Auch bei f =3, wenn also der Phasenfehler deutlich gréBer als die Trégerperiode wird,

was experimentell auszuschliefen sein sollte, bleibt die Differenz zwischen AM und
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QD-AS bei 10°, so daB sich ein relativer Rekonstruktionsfehler von 10™ ergibt. Ein
Fehler bei der Rekonstruktion eines funktionellen Signals von AF/10* ist aber
vernachlissigbar klein. Hier wurden auch die rechteckgefilterte asymmetrische
Dreieckfunktion und die gefilterte Pseudozufallszahlenfolge als PM getestet. Bei der
Zufalls-PM mit einer Standardabweichung der Phasenschwankung von 0,3 haben z.B.
die Seitenbandamplituden an der Filtergrenze zunichst einen deutlichen Sprung und
fallen dann langsam weiter ab, so daB mit einer Filtergrenze bei w, —w, /15 die

Differenz zwischen AM und QD-AS auf 5*%10” begrenzt ist. Auch dies ist fiir
experimentelle Zwecke sicher ausreichend.
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Abbildung 3.3:  Demodulation einer cosinusformigen AM. Die AM ist als durchgezogene Linie, die
Demodulation durch Kreuze angezeigt. Fiir bessere Sichtbarkeit ist von der Demodulation nur
Jjeder 10. Punkt gezeigt. Die Differenz zwischen AM und QD-AS ist von der Grofsenordnung
102 was vermutlich durch numerische Fehler in MATLAB bedingt ist.

Die Zeitauflosung der Algorithmen kann auf verschiedene Arten getestet werden. Hier
zeigt sich die unterschiedliche Arbeitsweise der Algorithmen. Bei QD-AS kann erwartet
werden, daB3 alle AM-Frequenzen innerhalb des BandpaBfilters in Gl. (3.8) korrekt
demoduliert werden. Der Algorithmus aus (Neil, Juskaitis et al. 1997) funktioniert
solange richtig, wie die AM in 3 aufeinanderfolgenden Werten als konstant angesehen
werden kann. Dies zeigt sich in der Sprungantwort der beiden Demodulationsverfahren,

die in Abbildung 3.4 gezeigt sind. Als AM wurde die Funktion aus GI. (3.12) eingesetzt,
die zusitzlich so gefiltert wurde, dal w<-w,/2 und w>w, /2 jeweils auf Null

gesetzt wurden, d.h. keine AM-Seitenbédnder auBerhalb des Bandpassfilters in Gl. (3.8)
vorhanden waren. Die andern Parameter waren wie in Abbildung 3.3. Durch QD-AS
wird die AM korrekt reproduziert, der Algorithmus aus (Neil, Juskaitis et al. 1997)
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rekonstruiert die Amplitude um ca. 10 % falsch und gibt den Zeitverlauf nicht exakt
wieder.
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Abbildung 3.4:  Sprungantwort von QD-AS (Kreuze) und dem Algorithmus aus (Neil, Juskaitis et al.
1997) (gestrichelt) gegen die AM (durchgezogen). Durch OD-AS wird die AM korrekt
reproduziert, der Algorithmus aus (Neil, Juskaitis et al. 1997) rekonstruiert die Amplitude um

ca. 10% falsch und gibt den Zeitverlauf nicht exakt wieder.

Funktionelle Signale zeigen in der Regel und zumindest wenn sie schnell sind, keine
Konstanz iiber mehrere Zeitwerte. Um die Zeitauflosung fiir sich stindig dndernde
Signale zu testen kann untersucht werden, bis zu welcher Frequenz eine sinusformige
AM korrekt demoduliert wird. Dazu wurde fiir verschiedene AM-Frequenzen der
Maximalwert des Quotienten eines Werts der AM und dem zugehorigen Wert der
demodulierten Zeitreihe berechnet. Fiir QD-AS wurde der Notwendigkeit von
Fensterung und Verldngerung der MeBzeit unter Beibehaltung der Abtastrate in
Abschnitt 3.2.2 bereits erldutert. Da das Problem nur bei den Randwerten auftritt, ist es
damit fiir (fast) alle AM-Frequenzen schon durch Fensterung zu beheben, nur bei den
Frequenzen in der Néhe der =zeitlichen Auflosungsgrenze konnen noch
Rekonstruktionsfehler auftreten. In Abbildung 3.5 wurde die Zeitreihe auf 30000 Werte
ausgedehnt, und die ersten bzw. letzten 2000 Werte mit der steigenden bzw. fallenden
Flanke einer GauBfunktion gefenstert. Damit ist das Problem auch an der
Auflésungsgrenze behoben. Mit diesen Mafinahmen wird hier beispielhaft gezeigt, wie
fiir eine erweiterte Menge an AM-Frequenzen eine korrekte Demodulation mit QD-AS
erzielt werden kann. Eine Messung mit einer gezielten Stimulation funktioneller Signale
kann immer so durchgefiihrt werden, dal die Werte, die durch die Fensterfunktion
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verandert werden, vor der Stimulation liegen und daher kein funktionelles Signal
enthalten. Wenn nicht eine Zeitauflosung bis an die Grenze heran bendtigt wird, ist dies
ausreichend und sollte in der Regel gemacht werden. Solange die verwendeten
Farbstoffe nicht bleichen ist auch eine Verldngerung der MeBzeit ohne Schwierigkeiten.
Damit kann praktisch bis an die Zeitauflosungsgrenze korrekt demoduliert werden.
Daher sollten die hier beschriebenen MaBnahmen zur Verfeinerung der AM-
Frequenzauflosung auch im Gehirn anwendbar sein. Damit werden alle AM-Frequenzen
bei vorgegebener Frequenzauflosung bis sehr nahe an die theoretische Grenze
@ 4, <1/2®, korrekt demoduliert.
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Abbildung 3.5: Maximum des Quotient aus AM und demodulierter Zeitreihe fiir verschiedene fy;.
Diinne Linie: OD-AS, breite Linie Algorithmus aus (Neil, Juskaitis et al. 1997).

In Abbildung 3.5 sieht man auch, da fiir zunehmende AM-Frequenzen der
Algorithmus aus (Neil, Juskaitis et al. 1997) zunehmend groBere Rekonstruktionsfehler
macht, da die Annahme der Konstanz der AM in 3 aufeinander folgenden Werten
zunehmend schlechter erfiillt ist. Bei vielen AM-Frequenzen oszilliert die demodulierte
Amplitude liber die Zeitreihe hinweg, und die Phase dieser Oszillation hingt von der
relativen Phase von Trigerfrequenz und AM ab (Abbildung 3.6). Der Rekonstruktion
durch den Algorithmus aus (Neil, Juskaitis et al. 1997) ist also nicht
translationsinvariant in der AM. Aus diesem Grund kann auch keine ,,zeitliche
Modulationstransferfunktion* bestimmt werden, mit der auf den Rekonstruktionsfehler
korrigiert werden kann.
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Abbildung 3.6:  Demodulation durch QD-AS (Kreuze) und den Algorithmus aus (Neil, Juskaitis et al.
1997) (gestrichelt) gegen die AM (durchgezogene Linie) bei fy; = 0,4. Oben ist die AM
cosinusformig, unten sinusformig. Der Trdger war in beiden Fillen gleich. Man sieht, daf3 der
Algorithmus aus (Neil, Juskaitis et al. 1997) grofle Rekonstruktionsfehler macht, die auch von
der relativen Phase von Trdger und AM abhdngen. Bei QD-AS besteht dieses Problem nicht.

Es wurde auch eine Simulation durchgefiihrt, in der zu der Zeitreihe in GIl. (3.1) ein
Term mit normalverteilten Pseudozufallszahlen mit Mittelwert 0 addiert wurde. Die
Pseudozufallszahlen wurden mit der Funktion ,random’ in MATLAB erzeugt. Dieser
Term simuliert additives weiles Rauschen. Diese Simulation bestétigt, daBl die
Standardabweichung weilen Rauschens bei der Demodulation mit QD-AS um den
erwarteten Faktor 0,81 reduziert wird. Der Algorithmus aus (Neil, Juskaitis et al. 1997)
zeigt diese Reduktion der Standardabweichung ebenfalls, so dal die Algorithmen in
dieser Hinsicht gleichwertig sind.
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In einer weiteren Simulation wurde die Insensitivitit auf die 2. und 4. Harmonische in
der Tragerfrequenz gepriift, wenn 4 mal pro Tridgerperiode abgetastet wird und der
Filter in Gl. (3.8) auf [z/4T,37/4T] eingeschrinkt wird. Die Demodulation funktioniert

dabei so gut wie in Abbildung 3.3.

Um zu testen ob auch Signale bei einer Fluoreszenz, die nur fiir eine kurze Zeit
aufleuchtet, korrekt demoduliert werden wurde die Zeitrethe mit einer
Supergauf3funktion exp[O'(t—t0 )6] mit ¢, =1500 und o =5*10"" multipliziert. Die
SupergauBBfunktion wurde gewéhlt, um glatte Kanten bei Anstieg und Abfall und

gleichzeitig ein lédngeres Plateau in der Mitte zu erreichen. Das Ergebnis der
Demodulation ist in Abbildung 3.7 gezeigt. Zur besseren Sichtbarkeit wurde y =0,3

und f,,, =0.4 gesetzt, die anderen Parameter waren wie in Abbildung 3.3. Auch hier
wird die Zeitreihe durch QD-AS korrekt demoduliert.
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Abbildung 3.7:  Demodulation einer Zeitreihe, die mit einer Supergauf3funktion multipliziert wurde. Die
AM (durchgezogene Linie) wird durch OD-AS (Kreuze) korrekt reproduziert bis auf kleine
Fehler in den ,, Fiiflen “ vor und nach dem Signal, wo die Nichtlokalitiit der Faltungsfunktion in
der Hilberttransformation sich auswirkt.

Bei den Messungen in Hirngewebe muBlte z.T. oft gemittelt werden. Damit das Ergebnis
durch die Mittelungen nicht verfalscht wird, ist Voraussetzung, dal auch in den
demodulierten Bildern das Rauschen noch eine um den Mittelwert symmetrische
Verteilung hat. Dies wurde im Histogramm des Rauschens nach Anwendung von QD-
AS tiberpriift. Der Algorithmus liefert ein um den Mittelwert symmetrisches Rauschen.

Zusammentfassend 148t sich sagen:

1. Der Algorithmus QD-AS funktioniert ohne explizite Berechnung der PM. Die
Seitenbandspektren der AM sowie der PM miilen aber fiir eine korrekte
Rekonstruktion  bandpaBlimitiert sein (im Falle der PM effektiv
bandpallimitiert).
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2. Die Demodulation durch QD-AS ist auch moglich, wenn der Triger hohere
Harmonische enthilt.

3. Durch geeignete Linge und Fensterung der Zeitreihe konnen alle AM-
Frequenzen fast bis zur theoretischen Auflosungsgrenze korrekt demoduliert
werden.

Die Eigenschaften 1 und 3 kommen dem Standardverfahren aus (Neil, Juskaitis et al.
1997) nicht zu. Sie sind jedoch fiir eine zuverldssige Demodulation schneller und
schwacher funktioneller Signale, wie sie im Gehirn vorkommen koénnen, bei
moglicherweise nur an einzelnen Stellen auftretender Fluoreszenz, notwendig.

3.2.4 Berechnung der konventionellen Weitfeldbilder

Auch fiir den Summenalgorithmus gibt es eine PM-Korrektur, die in Kapitel 2
angegeben wurde. Die PM-Korrektur zum Summenalgorithmus erfordert jedoch die
explizite Kenntnis der Phasenmodulation. Fiir die Berechnung der konventionellen
Weitfeldbilder aus denen mit strukturierter Beleuchtung wurde kein Algorithmus
gefunden, der die gleichen Vorteile wie QD-AS hat. Im Gegensatz zur Schnittbildung
sind hier jedoch die auftretenden relativen Fehler wesentlich kleiner, wenn die relative
Modulationsamplitude deutlich kleiner als 100 % ist, da sie proportional zu den
Absolutwerten der Modulation und nicht zu der Modulationsamplitude sind. Die
konventionellen Weitfeldbilder wurden zur Auswertung funktioneller Signale im
Rahmen dieser Arbeit nur an einer Stelle benutzt, wo der Korrekturterm wegen der
geringen relativen Modulationsamplitude vernachldssigbar klein war. Das AF/F  wird
dabei sogar liberhaupt nicht verfilscht. Daher wurde im Rahmen dieser Arbeit zur
Berechnung der konventionellen Weitfeldbilder immer der Summenalgorithmus ohne
Korrektur verwendet.

33 Gitter und Gitterbewegung

Eine Voraussetzung fiir die Anwendung des Demodulationsalgorithmus QD-AS ist, daf3
das Seitenbandspektrum der PM effektiv bandpaBlimitiert ist. Daher mu3 bei der
Bewegung des Gitters sichergestellt werden, dal die Positionierfehler nicht zu grof3
werden, denn PM enthédlt auch anharmonische Anteile, und die Breite des PM-
Spektrums hédngt, wie in Abschnitt 3.2.2 ausgefiihrt, dann auch von der Amplitude der
Phasenmodulation ab. Gleichzeitig soll das Gitter aber mit hoher Geschwindigkeit
bewegt werden. Um beide Anforderungen zu erfiillen wird ein strahlenférmiges Gitter
gewihlt, ein sogenannter Siemensstern, der kontinuierlich rotiert. Die Alternative wire
eine schrittweise Bewegung des Gitters, bei der schon in Abschnitt 3.2.1 ausgefiihrt
wurde, daf3 sie bei der in diesem Aufbau notwendigen Geschwindigkeit von 70 pm/ms
der Gitterbewegung zu groBeren Positionierfehlern fiihrt als eine konstante
Gitterbewegung. Es wurde auch eine Gitterbewegung getestet, bei der im
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Anregungsstrahlengang ein Zwischenbild des Gitters auf einem Scanspiegel erzeugt
wurde. Dies fiihrte jedoch in der Nihe der Umkehrpunkte des Scanspiegels zu
Rekonstruktionsfehlern, so daf3 hier eine kontinuierliche Bewegung des physikalischen
Gitters gewihlt wurde.

Abbildung 3 .8: Siemensstern. Aus http://megacut.com/technik/testbilder

3.3.1 Siemensstern

Der von uns benutzte Siemensstern ist eine Sonderanfertigung von IMT Masken und
Teilungen AG, Greifensee, Schweiz. Er besteht aus einer Glasscheibe mit 248,28 mm
Durchmesser und 1 mm Dicke, auf der 3000 Chromstreifen mit einer optischen Dichte
von 3 aufgebracht sind, die also nur 0,1 % des Lichts transmittieren. Damit hat der
Siemensstern ein rechteckformiges Transmissionsprofil. Dieses wurde gewéhlt, da es
eine hohere Gesamttransmission als ein sinusformiges Gitter hat und somit die bessere
Anregungseffizienz bietet. Auf jedem zum Mittelpunkt des Siemenssterns
konzentrischen Kreis haben die Chromstreifen gleiche Breite, d.h. die einzelnen Streifen
laufen nach auBlen keilformig auseinander. Auf der optischen Achse des
Anregungsmakroskops haben die Streifen eine Breite von 107,55 um.

3.3.2 Phasenstarrer Regelkreis (PLL)

Um die Positionierfehler des Gitters klein zu halten muf3 der Siemensstern nun mit einer
moglichst konstanten Winkelgeschwindigkeit rotieren. Dazu reicht nicht aus, z.B. einen
Elektromotor mit konstanter Spannung zu betreiben, dessen Achse mit der Drehachse
des Siemenssterns identisch ist. Die mechanischen Stérungen wiirden zum einen zu
grof sein, auBerdem ist es damit schwierig, die Drehfrequenz so genau einzustellen und
konstant zu halten, dafl das Gitter auf dem Kamerachip immer 3 mal pro Periode
abgetastet wird. Um diese Bewegung zu realisieren wurde ein phasenstarrer Regelkreis
(engl. phase locked loop, PLL) entworfen.
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Das Prinzip des PLL ist in Abbildung 3.9 gezeigt. Am Siemensstern wird die
momentane Drehfrequenz gemessen, indem auf den Siemensstern eine LED so
abgebildet wird, daB3 das Bild kleiner als eine Streifenbreite ist, und das reflektierte
Licht von einer Photodiode gemessen wird. Das Signal der Photodiode hat dann die
gleiche Frequenz wie die Helligkeitsmodulation auf einem Kamerapixel. Die Frequenz
dieses Geschwindigkeitssensors wird im Komparator mit der Sollfrequenz verglichen.
Die Sollfrequenz ist 1/3 des Kameratakts, damit die Modulation 3 mal pro Periode
abgetatstet wird. Der Komparator erzeugt ein Signal, daBl proportional zum
Phasenunterschied von Soll- und Istwert ist. Mit diesem Signal wird die Drehfrequenz
des Siemenssterns nachgeregelt. Wenn man mit dem Komparatorsignal direkt den
Motor ansteuern wiirde, wird es in der Regel zu Schwingungen im Istwert kommen, da
das Gesamtsystem aus Motor und Siemensstern, Regelstrecke genannt, einer Anderung
des Komparatorsignals, z.B. wegen der Massentrigheit, nicht schnell genug folgen
kann. Daher wird der Regelstrecke ein Regler vorgeschaltet, der das Komparatorsignal
so filtert, daB es im Istwert nicht zu Schwingungen kommt. Fiir den Entwurf des
Reglers kann es verschiedene Vorgaben geben: das eine Differenz zwischen Soll- und
Istwert, Regelabweichung genannt, moglichst schnell ausgeglichen wird, oder das die
Regelabweichung moglichst klein gehalten wird. Beide Vorgaben lassen sich nicht
gleichzeitig erfiillen (z.B. (Berger 2001)), so daBl beim Entwurf eines Reglers
typischerweise eines der beiden Ziele vorgegeben wird.

Referenz

Komparator | Regler —®» Motor —P| Siemensstern

A

(Sollwert)

Y

et Geschwindigkeits-
sensor

Abbildung 3.9:  Prinzip der PLL. Der Riickkopplungspfad ist gestrichelt.

Da der konkrete Entwurf des PLL wesentlich durch die Arbeitsweise des Motors
bedingt ist, wird nun dieser zuerst beschrieben.

3.3.3 Motorentwurf

Der Motor sollte mdglichst wenige Quellen fiir mechanische Stérungen der Laufruhe
aufweisen. Daher wurde ein rotierender Induktionsmotor mit kontinuierlichem Laufer
gewdhlt (vgl. (Miiller 1985)). Der Aufbau dieses Motors ist in Abbildung 3.10 skizziert.
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Der Laufer wurde nach eigenen Vorgaben in der Werkstatt des Instituts gefertigt, der
Rest des Motors, also im Wesentlichen die Spulenanordnung, ist der eines Schrittmotors
(Vexta PK244-01AA, Oriental Motor Co., Torrance, California, USA). Die Spulen
werden mir einem Wechselstrom betrieben, der zwischen aufeinanderfolgenden Spulen
um 90° phasenverschoben ist. Dies erzeugt ein rdumlich und zeitlich sinusformig
variierendes Feld, ein sogenanntes Wander- oder Drehfeld, da3 auf die im Kupfermantel
des Laufers induzierten Wirbelstrome eine Lorentzkraft in tangentialer Richtung ausiibt.
Dadurch wird der Liufer in Rotation versetzt. Der Motor wird mit hohem Schlupf
betrieben, d.h. die Rotationsfrequenz ist deutlich geringer als die Drehfeldfrequenz.
Dadurch ist das Drehmoment nicht optimal, der Laufer wurde aber so entworfen, dal3 er
unter diesen Bedingungen ein moglichst hohes Drehmoment liefert. Die Spulen haben
einen gemeinsamen Weicheisenkern, der den magnetischen FluB3 fiihrt. Der Kern des
Laufers ist aus weichmagnetischem Stahl (Ck45), um Hystereseverluste gering zu
halten und um den magnetischen Flu3 unter dem Mantel effektiv zu fithren. Der Mantel
ist aus Kupfer, da dort die Wirbelstrome flieBen, so da eine hohe elektrische
Leitfahigkeit von Vorteil ist. Das Laufermaterial ist homogen, das Gesamtdrehfeld ist
jedoch zeitlich nicht konstant, so dafl eine leichte Drehmomentmodulation bei der
Drehfeldfrequenz entstehen kann. Um Schwebungseffekte bei der Abtastung der
Gittermodulation auf dem Kamerachip zu vermeiden wird die Drehfeldfrequenz auf die
halbe Kamerataktrate gesetzt.

Abbildung 3.10: Skizze zum Prinzip des Induktionsmotors. Gleichfarbige Spulen sind jeweils parallel
geschaltet und die Wechselspannung in den roten und griinen Spulen gegeneinander um 90°
phasenverschoben. Die Summe der rot und griin gezeichneten Feldlinien ergibt das im Text
beschriebene Drehfeld, das dann im Kupfermantel des Léufers auf die dort induzierten
Wirbelstréme wirkt und den Léufer in Rotation versetzt.
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Der Entwurf des Motors wurde auf ein trotz groBem Schlupf vergleichsweise hohes
Drehmoment D optimiert. Um die eben erwédhnte Drehmomentmodulation moglichst
schon durch die Massentragheit zu unterdriicken sollte die zeitliche Drehfeldfrequenz,
also die Wechselstromfrequenz @, , mit der die Spulen versorgt werden, moglichst hoch

sein. Das Drehmoment nimmt aber, wenn der induktive Widerstand der Spulen {iber den
ohmschen dominiert, mit wachsendem @, ab, denn es gilt

OB
D o ]WBS‘ o« * BS‘ oc a)\'BS‘Z oc a)\'ISZ o L (3-14)
‘ o/ S ‘ 1)

N

mit dem Wirbelstrom /,,, der magnetischen Induktion B der Spule im Kupfermantel
und dem Strom /_ durch die Spulen. Fiir die einzelnen Umformungen wurde in dieser

Reihenfolge verwendet: die Lorentzkraft F, oc /B, der Zusammenhang von Induktion
und Wirbelstrom [ oc aa—l:, daB das Spulenfeld mit sinusformigem Wechselstrom
betrieben wird, daB fiir die Spule (ndherungsweise) I oc B, gilt, und das bei Dominanz

des induktiven Widerstands in der Spule 7, oc LL gilt, wobei L die Induktivitit ist

(Miiller 1985). Das fiir die Rotation notwendige Drehmoment wurde daher nur bei der
halben Taktrate der Kamera (500 Hz) erreicht.

Da die magnetische Permeabilitdt von Kupfer nahezu 1 ist, stellt der Mantel fiir den
magnetischen FluB der Spulen einen Luftspalt dar. Die magnetische Induktion im
Luftspalt kann durch Anwendung der Maxwellgleichung §H ds=NI, bei N

Windungen der Spule berechnet werden. Wenn H; das Feld im Eisenkern der Spule oder
des Laufers ist, H; das Feld im Luftspalt, / der Weg im Eisen und d im Luftspalt, gilt
H/!+H,d=NI,. Aulerdem ist im Luftspalt B = g H, und im Eisen B = pu H., so

daB gilt

B _ /’lON[S

“dila (3.15)

Da hier d >>1/u ist, gilt schlieBlich B o« I/d . Ein minimaler Luftspalt maximiert also

die Induktion und damit das Drehmoment. Es wurde eine Luftspaltdicke von 0,3 mm
erreicht, mit der das Drehmoment fiir die Rotation des Siemenssterns ausreicht. Die
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Skintiefe d = _| 1 mit der elektrischen Leitfdhigkeit o ist fiir Kupfer bei 500 Hz
a)s O-,uluo

ungefdahr 1 mm, so daB3 der Strom auch in den gesamten Mantel eindringt.

3.3.4 Entwurfdes PLL

Der im vorigen Abschnitt beschriebene Motor ist ein Wechselstrommotor. Das
Ausgangssignal des  Reglers, StellgroBe genannt, muBl also in eine
WechselstromstellgroBe verwandelt werden, wobei die Frequenz des Drehfeldes
konstant gehalten wird. Die Realisierung dieses PLLs ist in Abbildung 3.11 gezeigt. Der
rechteckformige Wechselstrom wird durch die H-Briicken erzeugt. Deren Prinzip ist in
Abbildung 3.12 gezeigt. Vier DMOS Leistungstransistoren sind H-féormig um die
beiden Eingédnge des Motors angeordnet. Hinter den Motoreingéngen liegen die jeweils
4 parallelgeschalteten Spulen aus Abbildung 3.10. Wenn an den Transistoren rechts
oben und links unten ein High-Pegel (,1’) anliegt, flieBt der Strom durch die 4 Spulen in
der einen Richtung, wenn links oben und rechts unten eine ,1° anliegt in der
umgekehrten Richtung. Es wird also durch die H-Briickenschaltung ein Wechselstrom
zwischen einem Erdungspotential und +VCC erzeugt. Dies wird in Abbildung 3.11
bewerkstelligt, indem der halbe Kameratakt und der invertierte halbe Kameratakt an
einer H-Briicke anliegen. Die zweite H-Briicke macht das gleiche mit einem um 90°
verschobenen Takt und steuert damit die anderen 4 Spulen im Motor, so daf} insgesamt
das Drehfeld entsteht. Die Bausteine oberhalb der H-Briicken sind im wesentlichen
dazu da, aus dem Kameratakt die beiden um 90° verschobenen Rechtecksignale mit 50
% Tastverhdltnis zu erzeugen, die fiir die H-Briickensteuerung notwendig sind. Der
Optokoppler sichert die elektrische Entkopplung des PLL von der Kamera zu deren
Schutz. Das nachfolgende Monoflop verldngert die sehr kurzen Pulse des Kameratakts,
so daB sie fiir den nachfolgenden Baustein verwertbar sind, der einen rein
elektronischen PLL darstellt und das Tastverhéltnis von 50 % erzeugt. Aullerdem
vervierfacht er die Taktfrequenz, damit der folgende Zéhler, der als mehrfacher Teiler
fungiert, zusammen mit dem XOR-Gatter die beiden 90° phasenverschobenen Signale
erzeugen kann. Der PLL ist auch notwendig, da die Drehmomentschwankungen im
Motor synchron mit der Kamerataktrate sein sollen.

Die Regelung des Motorstroms erfolgt nun, indem die Breite der Pulse variiert wird, die
nach der obigen Beschreibung zunichst mit 50 % Tastverhdltnis aus den H-Briicken
kommen. Der andere Zweig hinter dem Zdhler erzeugt diese Pulsbreitenmodulation
(PWM). Dort wird zuerst das Referenzsignal fiir den Phasenkomparator erzeugt. Der
spezielle Typ des Phasenkomparators hat drei Ausgangszustinde: 5V, wenn die Phasen
in die eine Richtung abweichen, OV in der anderen Richtung und ,Aus’, also ,Spannung
halten’, wenn die Phasen libereinstimmen. Der dritte Zustand ist notwendig, damit bei
Phaseniibereinstimmung der Motorstrom konstant bleibt. Bei Phasenabweichung kleiner
als 2 hat das Ausgangssignal des PC2 eine Spannung zwischen OV und 5V sowie
kurze Pulse bei der Referenzfrequenz, die nach OV und 5V abweichen. Dem Regler
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wird daher ein Filter vorgeschaltet, der die Amplitude der Referenzfrequenz schwécht
und damit die steilen Kanten der Pulse gléttet. Der Regler filtert das Signal des
Phasenkomparators so, da3 die Regelabweichungen gering gehalten werden. Dies wird
weiter unten erldutert.

|__| Optokoppler Monoflop || PC2 || veo FSx4 | zanler
Kamera HCPL 2400 74HCT 123 74HCT4046 74HDT4046 74HCT163

FS/n Teiler FS
74LS193 <
1/2 FS+90°
Funktionsgenerator ]
(Sagezahn) NAND-Inverter NAND-Inverter
ICL8083CCJD 741800 74LS00

PC2 Komparator Enable |H-Briicke J H-Briicke J
74HCT4046 LM311P > L6203 EnaEle L6203

1/2 FS+90° mit PWM, +/- 24V
AN

Motor

1/2 FS mit PWM,+/- 24V

NAND Schmitt-Tri N
74LS1SSZC mit-Trgger I Drehzahldetektor]‘- Siemensstern

Abbildung 3.11: PLL im Detail. Es sind jeweils der Name und die Bezeichnung eines Bausteins
angeeben. Die Abkiirzungen bedeuten:PC2 = Phasenkomparator2, VCO = voltage controlled
oscillator, XOR = exclusive OR-Gate, NAND = not-and-Gate, F'S = Frame sync. =
Kameratakt, PWM = pulse width modulation

VL2 VLLZ

Abbildung 3.12: Prinzip der H-Briickenschaltung. VCC2 bedeutet die Versorgungsspannung. Bild aus
http://www.pololu.com/projects/cpri0002/appn_059.pdf




3.3 Gitter und Gitterbewegung 51

Die Pulse fiir die PWM werden an dem Komparator erzeugt. Der Komparator vergleicht
zwei Eingangssignale und gibt am Ausgang 7V aus, wenn die Referenzphase vor der
am Siemensstern gemessenen Phase liegt, und -2V bei umgekehrtem Phasenverhiltnis.
Diese Signalpegel schalten die H-Briicken an und aus und prigen deren
Ausgangssignalen so die PWM auf. Der Komparator vergleicht den Ausgang der
Reglers mit einer Sdgezahnspannung, die eine Frequenz von 10 kHz hat und nicht
phasensynchron mit der Referenz ist. Ein Zyklus der H-Briicke wird also in 20 Pulse
zerlegt. Die Ausgangspegel des Komparators wurden so eingerichtet, daf3 die Pulse der
PWM nie unter ein Tastverhéltnis von 50 % sinken, da sonst der Motorstrom auch bei
einer Pulsbreite grofer 0 auf 0A sinken wiirde.

Der Aufbau des Verstirkers der Photodiode des Drehzahldetektors ist in Abbildung
3.13 gezeigt. Dessen Ausgang ist sinusformig. Der Phasenkomparator braucht jedoch
steile Kanten. Daher wird in dem NAND-Schmitt-Trigger aus dem Signal des
Photodiodenverstirkers ein frequenzgleiches digitales Signal erzeugt.

5V

Abbildung 3.13: Der Verstdrker des Drehzahldetektors.

Der Aufbau des Reglers ist in Abbildung 3.14 gezeigt. Er enthélt eine proportionale,
eine differenzierende und eine integrierende Komponente und wird daher PID-Regler
genannt. Mit diesen Komponenten lassen sich die meisten fiir einen Regler notwendigen
Filter zusammensetzen. Wenn die Frequenziibertragungsfunktion der Regelstrecke
bekannt ist, konnen die Parameter des PID-Reglers analytisch bestimmt werden (Berger
2001). Hier wurden jedoch alle Parameter einstellbar gelassen und solange variiert, bis
der Ausgang des Phasenkomparators keine Schwingungen mehr und dariiber hinaus die
geringsten Regelabweichungen zeigte. Nun wird noch erldutert, wie der Regler
eingestellt wurde. Der proportionale Anteil bestimmt im wesentlichen die Schnelligkeit
der Regelung und ist immer notwendig. Seine Verstarkung ist durch Rp/R; gegeben. Sie
wird zunédchst auf einen Wert nahe bei 1 eingestellt. Eine Analyse der Regelstrecke
ergibt, da} sie zweimal integrierend auf den Regelparameter ® wirkt. Der PC2 wird mit
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der Frequenz ® des Sensorsignals angesteuert, sein Ausgangssignal ist jedoch
proportional zur Phase ¢ = J. odt . Aus diesem Signal wird ein Motorstrom / erzeugt,

der den Motor beschleunigt und zu einer Frequenzinderung ﬁa_c;) am Sensorsignal fiihrt,

so dal3 a):jl dt gilt. Diese Integration in der Regelstrecke fiihrt zu einer

Phasenverschiebung von 180° im Regelparameter ® , die eine ungedidmpfte

Schwingung im Regelkreis bewirkt. Um sie auszugleichen wird die differenzierende

Komponente bendtigt, die der Integration in der Regelstrecke entgegenwirkt. Die

Frequenz f), :; wird auf ca. 200 Hz eingestellt. Dann werden Rp und Rp
2xC,R,

langsam erhoht, bis ein optimales Regelverhalten eintritt. Im Betrieb wurde Rp/R; = 1,1

und fp = 185 Hz verwendet.

Abbildung 3.14: Aufbau des Reglers. Die hinter den Operationsverstdirkern befindlichen Buchstaben D,
P und I bezeichnen die differenzierende, proportionale und integrierende Komponente.



4 Charakterisierung des Aufbaus

Nachdem in vorangehenden Kapiteln die Theorie der strukturierten Beleuchtung und
die Implementierung fiir die Anwendung im Gehirn dargestellt wurde, werden hier
Messungen beschrieben, die den Aufbau charakterisieren. Die Signale sind in der
Amplitude der Modulation kodiert, so daB die Amplitude und die dreidimensionale
Ausdehnung der Modulation fiir die Signalstirke (indirekt auch fiir das Signal-zu-
Rausch Verhiltnis) und die axiale Auflosung entscheidend sind und daher zuerst
betrachtet werden. Dann werden die anderen Komponenten des Aufbaus behandelt.

4.1 Modulationsamplitude

4.1.1  Messung mit einer diinnen fluoreszenten Schicht

Mit der Modulationsamplitude ist hier die Amplitude in der Brennebene des Objektivs
gemeint, in die das Gitter im Anregungsstrahlengang abgebildet wird. Eine Messung der
Modulationsamplitude wird daher mit einem Objekt gemacht, das in guter Ndherung als
zweidimensional angesehen werden kann. Dies bedeutet, daBl das Objekt deutlich
diinner als die Schnittdicke ist. Die Schnittdicke ist, wird weiter unten ausgefiihrt, als
Halbwertsbreite der axialen Antwort definiert und ist fiir den verwendeten Aufbau
ungefahr 90 pm. In der Literatur findet man Messungen der axialen Antwort in
Reflexion mit einem Spiegel als Objekt (Neil, Juskaitis et al. 1997) sowie mit einer
diinnen fluoreszenten Schicht (Webb, Gu et al. 2002). Sowohl die axiale Antwort in
Abschnitt 4.2.1 als auch die Modulationsamplitude hier werden mit einer fluoreszenten
Ebene gemessen. Die fluoreszente Ebene besteht aus einer Schicht Textmarker, die auf
ein Deckglas aufgebracht wird. Der Textmarker fluoresziert griin, so dal zur Anregung
ein 470BP40 Filter und als Emissionsfilter ein S00LP verwendet wird (beide HQ-
Qualitdt, Chroma Technologies, Rockingham, VT, USA; Notation s. Kap. 3). Die Dicke
des Aufstrichs des Textmarkers war diinner als 10 um (Genauigkeit des MeBgerits) und
ist damit deutlich diinner als 90 um. Durch die Verwendung von Fluoreszenz wird
sichergestellt, dal detektierte Licht wirklich nur aus einer diinnen Schicht kommt.

Die Fluoreszenz ist nicht ganz homogen, da der Aufstrich des Textmarkers auf dem
Glas nicht vollig homogen ist. Da die Modulationsamplitude auf dem Detektor natiirlich
von der Fluoreszenzintensitit abhédngt, variiert sie auch auf der fluoreszenten Ebene. Sei
L.t der Saturationswert der Kamera in ADU sowie ey und Iguner die maximalen und
minimalen Intensititswerte in der auf einem Pixel bei bewegtem Gitter detektierten
Modulation, dann war ((7,,, =1 e )/ 1 oo )max = 0,56, die Modulationsamplitude betrug

maximal 56 % des dynamischen Bereichs der Kamera, wobei dann Iy nur wenige
ADU unter I, war.
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In Kapitel 3 wurde ausgefiihrt, daB3 bei der Demodulation hohere Harmonische im
Trager der Modulation zu beachten sind. Da das Gitter kontinuierlich bewegt wird, ist
der Trager nicht das stehende Bild des Gitters selbst, sondern das auf jedem Pixel
wirend der Aufnahmezeit der Kamera integrierte Bild des bewegten Gitters. Die
Abbildung 4.1 =zeigt das Betragsquadrat der Fouriertransformation, also das
Leistungsdichtespektrum, des Pixelsignals bei einer Abtastrate von 3 und 4 mal pro
Periode. Bei einer Rate von 3 mal pro Periode, was der im Experiment verwendeten
Abtastrate entspricht, werden die 2., 4. und 5. Harmonische auf die Trigerfrequenz
gefaltet, so dall diese nicht getrennt zu sehen sind; um sie getrennt zu sehen zu kénnen,
wurde auch mit hoherer Abtastrate gemessen. In den jeweiligen Abbildungen sieht man,
daB die Harmonischen mindestens um den Faktor 10" kleiner als der Wert bei der
Tragerfrequenz sind; eine Simulation ergibt, dafl sie damit bei der Demodulation zu
vernachlissigen sind.

0 500 1000 1500 2000 2500 0 500 1000 1500 2000 2500
Frequenz in [Hz] Frequenz in [Hz]

Abbildung 4.1:  Leistungsdichtespektrum des bewegten Gitterbildes bei 3 und 4 Abtastungen pro
Periode. Die Abtastung war mit 1 kHz, die Ldnge der Zeitreihen jeweils 5457 und 5456
Punkte bei 3 bzw. 4 und 5 Abtastungen pro Periode. Bei 4 Abtastungen pro Periode wiire die
2. . Harmonische bei 2728 Hz zu sehen.

Die Abschwédchung der Harmonischen resultiert zum einen aus der
Modulationstransferfunktion der Optik, deren Auswirkung aber als gering anzunehmen
ist (siche nichster Abschnitt), sowie aus der Tatsache, dal3 die Gitterperiode nur wenige
Pixel umfafit und beim bewegten Gitter die Intensitit wadhrend der Aufnahmezeit
integriert wird. Dies 148t sich folgendermafBlen begriinden: die auf einem Bildpunkt
zwischen den Zeitpunkten t° und t’-t  bei konstanter Rotationsfrequenz des
Siemenssterns integrierte Intensitét ist

n=1

= ——Z ZSm(”—t —ﬂz’]sm(ﬂrj v
" n’ T T T

1 &1
Iint =5+z J.sm(—tjdt
T
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Das Gitter wurde als Summe seiner Frequenzkomponenten dargestellt. An dem
Ergebnis sieht man, da die Harmonischen durch die stiickweise Integration mit
(1/n*)sin((zn/T)z) abgeschwicht werden. Wenn 7 =T/n ist, werden sie sogar zu

Null, d.h. wenn die Periode der Fundamentalen in n Abschnitten integriert wird,
verschwindet die n-te Harmonische und alle Vielfachen davon. Im Experiment ist
1= T/3, so daB nur die 2., 4. und 5. Harmonische eine Rolle spielen. Davon ist in
Abbildung 4.1 nur die 2. Harmonische zu sehen, die 5. wird auf die Trigerfrequenz
gefaltet. Auch bei t = T/5 wire sie wegen des sinus-Faktors in dem
Abschwichungsterm nicht zu sehen. Daf3 die 4. Harmonische so stark abgeschwicht ist
zeigt, daB} das Gitter mit hoher Genauigkeit ein Tastverhéltnis von 50 % hat.

Zusétzlich zu der zeitlichen Integration kommt die Tatsache, dafl der Kamerachip nicht
aus unendlich kleinen Punkten, auf denen zeitlich integriert wird, besteht, sondern aus
Pixeln endlicher GroBle, die die Intensitit auf einer gewissen Fliche des Bildes
nochmals integrieren. Diese Integration kann so wie in Gl. (4.1) beschrieben werden mit
rdumlichen statt zeitlichen Koordinaten, integriert wird dann I(t’). Dies ergibt
nochmals einen Abschwichungsfaktor von (1/n)cos((zn/s)x), wo s die rdumliche
Periode des Gitters und x die Breite eines Pixels ist, also insgesamt eine Abschwéchung
um mindestens

L}_ sin((zn/T)z) cos((zn/s)x) (4.2)
n

fiir die n-te Harmonische. Die 5. Harmonische wird dann mindestens um 1/125
abgeschwicht. Gemill den Simulationen in Kapitel 4 wird dadurch die Demodulation
auch nur um den Faktor 1/125 verfdlscht. Ein Rekonstruktionsfehler in AF von
(1/125)*AF ist aber vernachldssigbar.

4.1.2  Vergleich der gemessenen Modulationsamplitude mit der theoretischen
Erwartung

Die Amplitudentransmission des Gitters vom Siemensstern zum Detektor kann an
mehreren Stellen beeinflut werden: durch die optische Abbildung, durch Vorgédnge im
Objekt wie Absorption oder Streuung oder durch die Detektion auf der Kamera.

Die Amplitudentransmission der Optik kann durch die Modulationstransferfunktion
beschrieben werden. Da, wie im vorigen Abschnitt gefunden, die Harmonischen im Bild
stark abgeschwicht sind, kann hier auch ausschlieflich der Transferkoeffizient der
Fundamentalen betrachtet werden. Die Infokus-MTF ist durch GIl. (1.14) gegeben.
Diese kann vereinfacht werden zu
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A(s) = (2p-sin2p) @3)

mit £ und s wie in Gl. (2.17) definiert (Stockseth 1969). Der Modulationstransfer

kann nun fiir den Anregungs- und den Detektionsstrahlengang getrennt berechnet
werden; da aufeinanderfolgende MTFs multiplikativ sind, kann auch der
Modulationstransfer fiir die Fundamentale bei Anregung und Detektion einfach
multipliziert werden. Fiir die Berechnung der MTF ist, wie in Kapitel 2 ausgefiihrt, die
Apertur relevant, die die Ausdehnung des durch die Optik gefiihrten Strahlenbiindels
begrenzt. Diese wird Aperturblende genannt. In Abbildung 4.2 sind die physikalischen
Blenden des verwendeten Aufbaus bezeichnet. Im Anregungs- wie im
Detektionsstrahlengang ist die Aperturblende die Blende des Objektivs. Dies 148t sich
folgendermallen einsehen. Da das Gitter zwischen den Linsen immer nach Unendlich
abgebildet ist, sind fiir Punkte auf der optischen Achse zwischen den Linsen die
Strahlen parallel. Auflerdem ist die Neigung der Strahlen von Randpunkten des
abgebildeten Gitterbereichs gering (siehe Diskussion der Vignettierung in Abschnitt
3.1.1). Die Aperturen der beiden anderen Linsen aufler dem Objektiv sind deutlich
groBBer als die Objektivapertur, so dall dieses die Aperturblende in beiden
Strahlengéngen darstellt. Fluoreszenz wird isotrop emittiert, so dal bei der Detektion
die gesamte Apertur des Objektivs genutzt werden kann. Bei der Anregung wird die
Objektivapertur jedoch mit einem Durchmesser des Bildes des leuchtenden Objekts von
40 mm unterfiillt.

'
y \
\
/' .
'
-:-
' '
'

] Apertur
| ] | Kameralinse

<

Gitter

Linsel

Apertur
Linse 1

Objektivapertur

Abbildung 4.2: Blenden im Anregungs- und Detektionsstrahlengang (gestrichelt) des verwendeten
Aufbaus. Gezeigt ist die Abbildung auf der optischen Achse. Die Aperturblende ist in beiden
Fillen die Blende des Objektivs. Wegen der geringen Neigung der Strahlen von anderen
abgebildeten Gitter- und Objektpunkten ist sie dies auch fiir deren Strahlengdinge.
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Im verwendeten Aufbau ist NAay, = 0,37 und NApe = 0,47. Weiterhin mufl die
Gitterfrequenz im Objekt (also dem Bild des Anregungsstrahlengangs) sowie auf dem
Kamerachip (dem Bild des Detektionsstrahlengangs) eingesetzt werden. Die
Gitterstreifen des Siemenssterns verjiingen sich zur Mitte hin. Als Streifenbreite wird
hier deshalb die Breite auf der optischen Achse verwendet, diese betrdgt 107,55 um. Da
das Gitter dann um den Faktor 4 verkleinert wird, betridgt die Gitterfrequenz im Objekt
18,6 mm™'. Auf dem Kamerachip ist es dann wieder um den Faktor 2,7 vergroBert und
hat die Frequenz 6,9 mm™'. Die MTF ist im Anregungs- und Detektionsstrahlengang bei
diesen Frequenzen sehr nahe bei 1, so da sich auch bei Multiplikation eine
Abschwichung der Modulationsamplitude von weniger als 3% ergibt. Die dunklen
Streifen auf dem Siemensstern haben eine optische Dichte von 3, d.h das physikalische
Gitter hat eine Modulationsamplitude von 0.999. Die Beugung, die die Grundlage der
bisher behandelten MTF darstellt, trigt also nur einen sehr kleinen Teil zur
Abschwichung der Modulationsamplitude bei, und die GroBe der gemessenen
Modulationsamplitude wird so noch nicht erklért.

Zur Aufnahme der Bilder wurde der in Kapitel 3 beschriebene Kamerachip verwendet.
Damit wird das Bild rdumlich diskret abgetastet, und zwar so, da3 die Helligkeit iiber
die Breite eines Pixels integriert wird, siehe auch (Williams 1999; Boreman 2001).
Damit ist die Modulationsamplitude im Kamerabild geringer als im optischen Bild. Im
verwendeten Aufbau fallen auf eine Gitterperiode 4,48 Pixel. Mit Gl. (4.2) berechnet
sich die Amplitude der Fundamentalen (n = 1) bei t = T/3 und x = s/4,48 zu 0,66, also
66 % des Ausgangswerts.

Um den Modulationstransfer bei der Gitterfrequenz auf dem Kamerachip mit einem
Objekt, das nahezu 100 % Kontrast in der Objektebene hat zu messen, wurde ein
Ronchi-Gitter (ein Transmissionsgitter wie der Siemensstern selbst) in die Objektebene
des Makroskops gebracht und auf den Kamerachip abgebildet wurde. Das Ronchi-Gitter
wurde dabei im Durchlicht mit parallelem Licht beleuchtet. Das Beleuchtungsgitter hat
in der Objektebene eine Streifenbreite von 26,9 um, das Ronchi-Gitter 25 pm. Damit
wurde eine Modulationsamplitude von 67 % gemessen. Da das Gitter nicht bewegt
wurde, ist nur der cosinus-Term in GI. (4.2) anzuwenden, der eine
Modulationsamplitude von 76 % ergibt. Auch die Streifenkante eines Ronchi-Gitters
mit doppelter Streifenbreite ist nicht scharf, sondern immer auf 3 Pixelreihen verteilt, so
daB auch von einem gewissen Ubersprechen zwischen den Pixeln ausgegangen werden
kann. Wenn die berechnete Modulationsamplitude von 66 % noch mit 0,67/0,76
multipliziert wird, ergibt sich eine Erwartung fiir die Modulationsamplitude von 58 %.
Die gemessenen 56 % konnen also durch die zeitliche und rdumliche Integration des
Gitters auf dem Kamerachip und ein leichtes Ubersprechen zwischen den Pixeln erklirt
werden.
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4.1.3  Streuung

Im Folgenden wird die Anderung der Modulationsamplitude in einer streuenden
Umgebung wie dem Hirngewebe untersucht. Dieser Abschnitt beschreibt einige
Grundbegriffe, die spéter noch verwendet werden.

Streuung in biologischem Gewebe wird durch lokale Anderungen des Brechungsindex
hervorgerufen. Der Aufbau des Gehirns wurde in der Einleitung beschrieben. Die
Strukturen, die in Hirngewebe Schwankungen des Brechungsindex verursachen sind im
wesentlichen Zellen und Zellkompartimente (Mobley and Vo-Dinh 2003), die folgende
Darstellung ist ebenfalls an diesen Ubersichtsartikel angelehnt). Daher erstreckt sich die
Langenskala der Brechungsindexschwankungen in einen Bereich, der vergleichbar und
sogar grofler als die Wellenldnge des verwendeten Lichts (ca. 500 nm) ist, so da3 die
Streuung anisotrop ist (Jackson 1999). Die mikroskopische Theorie, die zur
Beschreibung dieser Streuung verwendet wird, stammt von Gustav Mie (Mie 1908). Sie
gilt fiir die Streuung an kugelférmigen Teilchen. Die meisten Streuer in Hirngewebe
haben jedoch keine solche einfache geometrische Form. Die Formen sind jedoch auch
im einzelnen in der Regel nicht bekannt, so daB statistische Modelle fiir die
Lichtausbreitung in Gewebe vorgeschlagen wurden (z.B. (Das, Liu et al. 1997) und
Referenzen darin). Wenn jedoch die Form und Orientierung einer statistischen
Verteilung unterliegen, ist anzunehmen, daBl die Lichtausbreitung zumindest mit
zunehmender Anzahl von Streuereignissen von der Mie-Theorie einigermal3en
angemessen beschrieben wird. In dieser Arbeit wird die Mie-Theorie nur verwendet, um
Parameter eines Streuphantoms, in dem die eingebrachten Streuer in guter Néherung als
kugelférmig angenommen werden konnen, zu bestimmen oder mit der Messung in dem
Phantom zu vergleichen. Streuldngen im Gewebe werden aus den jeweils am Ort
zitierten Messungen aus anderen Publikationen entnommen.

Wenn P.

Streu

die von einem Teilchen gestreute Leistung und 7, auf das Teilchen

einfallende Intensitit bezeichnet heif3t
P
Oy =—— (4.4)

der Streuquerschnitt. Fiir eine homogene zufillige Verteilung von Teilchen mit der
Dichte p wird

M, = PO (4.5)

der Streukoeffizient und
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[, =— (4.6)

die Streuldnge genannt. Da die Teilchen statistisch homogen verteilt sind ist die relative

Intensitatsdnderung dl it des ungestreuten Lichts proportional zur Schichtdicke dz, und

der Proportionalitatsfaktor ist gerade . : d% =—u_dz,so da} gilt

I=1Ie", (4.7)

das Lambert-Beer Gesetz. Der Anteil ungestreuten (ballistischen) Lichts nimmt also
exponentiell mit der Tiefe ab. Die Absorption wurde hier vernachléssigt, da in Gewebe
der Absorptionsquerschnitt viel kleiner als der Streuquerschnitt ist (Mobley and Vo-
Dinh 2003).

Fir die Modellierung der Streuung wird auch die Winkelverteilung der Streuung
wichtig sein. Sie 148t sich prinzipiell iiber die Berechnung des Streuquerschnitts aus der
Mie-Theorie einfiihren. Fiir praktische Zwecke wird jedoch oft eine sogenannte
Phasenfunktion eingefiihrt. Die am haufigsten verwendete ist die Henyey-Greenstein
Phasenfunktion (Henyey and Greenstein 1941)

1-g*
(1+g2 —2gx)%

P (X) = (4.8)

mit x =cosf, g = <cos 9>. 0 ist der Winkel zwischen einfallendem und gestreutem
Licht. Die Groe g, auch g-Faktor genannt, ist ein Maf3 fiir die Anisotropie der

Streuung. Ein Wert von 0 entspricht isotroper Streuung, ein Wert von 1 reiner
Vorwirtsstreuung (bzw. gar keiner Streuung). Im Gehirn findet man Werte zwischen
0,8 und 0.97 (Mobley and Vo-Dinh 2003).

4.1.4  Messung im Gewebephantom

Um den Effekt von AuBlerfokuslicht zu reduzieren wurde die Modulationsamplitude auf
fluoreszenten Kiigelchen (Fluoresbrite Yellow Green Microspheres, Polysciences,
Eppelheim) bestimmt, deren Durchmesser der Hersteller mit 90,17 £11,15 um angibt.

Als Modulationsamplitude ohne Streuung, also bei Tiefe Null, kann nicht der Wert aus



60 4 Charakterisierung des Aufbaus

der Messungen auf der fluoreszenten Ebene verwendet werden, da die Kiigelchen schon
so grofl wie die Halbwertsbreite des optischen Schnitts sind (Abschnitt 4.2). Die
Kiigelchen konnen aber auch nicht wesentlich kleiner gewéhlt werden, da sonst nicht
auf jedem Kiigelchen ein Pixel gefunden werden kann, der vollstindig im Bild des
Kiigelchens liegt, so dafl nicht die volle Modulationsamplitude gemessen wiirde. Es
wurde daher die relative Abnahme mit Hilfe von Kiigelchen in verschiedenen Tiefen
gemessen.

Das Einbringen von fluoreszenten Kiigelchen in Hirngewebe ist aufwendig und die
Streulinge im Hirn nicht exakt bekannt. Daher wurde die Anderung der
Modulationsamplitude mit der Eindringtiefe in ein streuendes Medium zunichst in
einem Gewebephantom mit bekannter Streuldnge gemessen.

Das Gewebephantom besteht aus einem Agarosegel, in das Polystyrenkiigelchen mit
bekannter GroBe und bekanntem Brechungsindex eingebracht werden. Uber die GroBe
und den Brechungsindex 14Bt sich mit Hilfe der Mie-Theorie der Streuquerschnitt
bestimmen und mit Hilfe von GIl. (4.5) und (4.6) die Streuldnge. Auch der g-Faktor 1463t
sich mit der Mie-Theorie bestimmen, so daf} sich ein Phantom herstellen 1453t, in dem
Streuldnge und g-Faktor wenigstens fiir die ,,im Mittel in Hirngewebe bestimmten
Werte iibereinstimmen oder zumindest die Streuldnge nur um einen bekannten Faktor
groBler ist. Auch sind die GroBen fiir einen Vergleich mit der Erwartung aus dem Modell
und GI. (4.14) damit gegeben.

Es wurden Polystyrenkiigelchen mit einem Durchmesser von 0,992 pum in einer
Konzentration von 3.2+%10° Kiigelchen pro mL Agarose verwendet. Die Agarose hat
einen Brechungsindex von 1,336, der von Polystyren betrdgt 1,56. Durch den geringen
Volumenanteil der Polystyrenkiigelchen liegt der durchschnittliche Brechungsindex des
Phantoms nur wenig iiber 1,336, also nahe bei dem im letzten Abschnitt erwédhnten
n =1,37 von Hirngewebe. Mit der Mie-Theorie ergibt sich dann ein g-Faktor von 0,939
bei der Anregungswellenldnge (470 nm) und 0,936 bei der Emissionswellenlidnge (515
nm) der fluoreszenten Kiigelchen, was ebenfalls in dem Bereich liegt, den man im
Gehirn findet (Abschnitt 4.1.3). In Abbildung 4.3 ist die gemessene sowie die aus der
Mie-Theorie berechnete Transmission einer diinnen Schicht des Streuphantoms gezeigt.
Im MefBgerdt wurde der Lichtstrahl vor und nach der Probe durch einen Lochspalt mit
1 mm Durchmesser gefiihrt; der Spalt hinter der Probe war soweit von dieser entfernt,
dal praktisch nur ballistisches Licht detektiert wurde, so dal die gemessenen Werte
unmittelbar in das Lambert-Beer Gesetz eingesetzt werden konnen. Bis ca. 630 nm
stimmen Theorie und Messung recht gut iiberein, bei der Anregungswellenldnge 470
nm gibt es jedoch eine deutliche Abweichung. Die Abweichung bei kiirzeren
Wellenldngen zeigt sich auch in Messungen, die von anderen (Theer 2004) bei einer
anderen Streuldnge gemacht wurden. Hier wird zur weiteren Rechnung der MeBwert
zugrunde gelegt, der eine Streuldnge von 130 um bei 470 nm ergibt. Dieser Wert ist
groBBer als der in Hirngewebe (70 um) und wurde fiir das Phantom so gewahlt, damit
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iber eine groBere Spannbreite von Tiefen die Modulationsamplitude gemessen werden
kann.

Wiéhrend im fliissigen Zustand des Gewebephantoms beim Herstellungsproze3 eine
homogene Verteilung der fluoreszenten Kiigelchen erreicht werden kann, erhilt sich
diese Verteilung beim Festwerden der Agarose nicht, da dieser Prozel so lange dauert,
daB die 90 um groBen Kiigelchen zu einem groBen Teil zum Boden des Phantoms
sinken. Der Boden wurde fiir die Messung durch Drehung des Phantoms als Oberfliche
genommen. Die meisten fluoreszenten Kiigelchen sind dann an der Oberfldche, darunter
finden sich nur vereinzelt Kiigelchen in einem mittleren Tiefenabstand von jeweils ca. 1
mm. Es wurde daher eine oberflichennahe Stelle gesucht, wo sich trotzdem in geringer
Tiefe weitere Kiigelchen finden. Auch dort waren jedoch die néchsttiefer gelegenen
Kiigelchen im Rahmen der Genauigkeit der Tiefenbestimmung nicht sehr verteilt,
sondern hauptsdchlich in einem Abstand zu finden, der etwas iiber dem
durchschnittlichen Kugelradius liegt. Es ergibt sich damit nur ein einziger MeBBwert des
Abstands der Kiigelchen von 53,4 um (40 um Verschiebung des Objektivs, multipliziert
mitn =1,336), es wurden oberflichennah keine weiteren Kiigelchen mit einem im
Rahmen der Genauigkeit der Tiefenbestimmung anderen Abstand gefunden. Die
Genauigkeit der Tiefenbestimmung ist durch die Genauigkeit bei der Bestimmung des
Maximums der axialen Antwort wie in Abbildung 4 .9 gegeben, dort war das Maximum
15 pm neben dem wihrend der Messung aus dem Gitterkontrast geschétzten Maximum.
Die Modulationsamplitude ist nach 53,4 um gegen das benachbarte hoher gelegene
Kiigelchen auf 70,6 % abgesunken. Die Oberfldche kann bei dem Abstand der beiden
Kiigelchen von ca. 180 pm als gerade angesehen werden, so daB3 darin keine
Fehlerquelle liegt.
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Abbildung 4.3:  Transmission einer 160 um dicken Schicht des Streuphantoms. Griin: Mie-Theorie,
Blau: Messung in einem Spektrophotometer (Cary 500, Varian Inc.).



62 4 Charakterisierung des Aufbaus

4.1.5 Messung in Hirngewebe

Es wurde mit den gleichen fluoreszenten Kiigelchen wie im vorigen Abschnitt
gemessen. Die Kiigelchen wurden in das Hirn einer Maus injiziert, das kurz zuvor aus
dem Schidel des durch Dekapitation getdteten Tieres entnommen wurde. Das Gehirn
wurde sonst keiner weiteren Behandlung oder Praparation unterworfen.

Die exakte Bestimmung der Hohe des Gewebes iiber den Kiigelchen ist schwierig, da
insbesondere die Position der Oberfldche des Gewebes nicht einfach zu bestimmen ist.
Diese wurde durch den maximalen Kontrast, den das Gitter in reflektiertem Licht hat,
bestimmt. Diese Messung ist aber sicher nicht genauer als 10 - 20 um, denn die
Modulationsamplitude verhilt sich wie in Abbildung 4 .9, und deren Maximum ist im
unmittelbar angeschauten Kamerabild bei Fokussierung auf die Hirnoberfliche nicht
besser als auf 10 — 20 um zu bestimmen. Aullerdem hat das Gehirn keine gerade
Oberflache. Zwar wurden nahe beieinander liegende Kiigelchen gemessen, aber die
Kriimmung der Oberfliche bleibt eine Fehlerquelle, da die Kiigelchen nicht genau
libereinander liegen. Zuletzt war noch zu beriicksichtigen, dal das Volumen des
extrahierten Gehirns wéhrend der Messung nicht vollig gleich bleibt, sondern leicht
schrumpft. Durch wiederholte Oberflichenbestimmung wurde versucht, diesen Effekt
abzuschédtzen und die Messung darauf zu korrigieren.

Aus einer Reihe von Versuchen ergab sich nur eine Messung, in der mehrere Kiigelchen
relativ dicht unter einer einigermaflen geraden Oberflidche gefunden wurden, das oberste
davon unmittelbar an der Oberflache. Der Abstand, in dem sie im Schnittbild maximale
Intensitdt zeigen, wurde mit dem Brechungsindex der oberen Gehirnschichten
multipliziert (n =137 als Mittelwert zwischen weiler und grauer Materie nach
(Mobley and Vo-Dinh 2003)), da das Objektiv fiir einen Strahlengang in Luft gefertigt
ist und die Dicke des Luftspalts sich dndert, so daB3 sich der Fokus in einem Medium mit
Brechungsindex n» um diesen Faktor schneller bewegt als der Abstand von Objektiv zu
Objekt. Aus dieser Messung konnten zwei Datenpunkte gewonnen werden: eine relative
Abnahme der Modulationsamplitude um 20 % nach 31 um und um 70 % nach 64 pum.
Die Anregungsintensitit war dabei konstant.

4.1.6  Vergleich der gemessenen Modulationsamplitude mit der theoretischen
Erwartung

Die Auswirkung eines streuenden Mediums auf die Modulationsamplitude wurde schon
in Kapitel 2 beschrieben und wird hier noch einmal genauer ausgefiihrt. Wenn
Beugungseffekte auBler Acht gelassen werden kann die Bildentstehung durch das
Nachverfolgen geometrischer Strahlen beschrieben werden, die an den Oberfldchen der
abbildenden Elemente gebrochen oder reflektiert werden. In einem streuenden Medium
gelangen die Strahlen jedoch nicht alle bis zum geometrischen Bildpunkt, sondern ein
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Teil (oder ein Teil der Leistung, die in einem Strahl enthalten ist) dndert am Ort der
Streuung seinen Weg und trifft nicht am Bildpunkt auf. Fiir das Bild des Gitters heif3t
das, daB3 ein Teil der Leistung, die sonst in einen hellen Gitterstreifen gefallen wiére,
diesem Streifen verloren geht und dafiir in einen dunklen Streifen fallt. Die
Modulationsamplitude nimmt also durch Streuung ab. Um den Effekt der Streuung zu
quantifizieren wird nun die Auswirkung auf die Abbildung des Gitters modelliert.

Das Bild des Gitters wird zum einen durch das ballistische Licht gebildet, dessen Anteil
am gesamten in einer bestimmten Tiefe ankommenden Lichts exponentiell mit der Tiefe
abnimmt, sieche GI. (4.7). Da das Licht im Gehirn stark in Vorwértsrichtung gestreut
wird, kann man erwarten, daf3 bis zu einer gewissen Tiefe auch gestreutes Licht noch in
den gleichen Gitterstreifen fallt wie Licht aus dem gleichen geometrischen Weg, dal3
nicht gestreut wird. Dieses Licht bildet dann ebenfalls noch das Bild des Gitters. Um
den Anteil dieses Lichts in Abhdngigkeit von der Tiefe zu modellieren wird hier auf ein
Modell aus (McLean, Freeman et al. 1998) zuriickgegriffen. Mit diesem Modell kann
die Varianz der Intensitdt des aus einem Strahl gestreuten Lichts um diesen Strahl in
Abhingigkeit von der Eindringtiefe mit den g-Faktor und der Streuldnge als
Gewebeparametern  berechnet werden. Dabei wird auch Mehrfachstreuung
berticksichtigt. Ein Modell, mit dem z.B. anhand der Phasenfunktion (4.8) das gestreute
Licht berechnet wird, das in Abhingigkeit von der Tiefe noch einen Gitterstreifen trifft,
wire spatestens bei Bertlicksichtigung der Mehrfachstreuung wesentlich komplizierter.
Daher wurde das Modell aus (McLean, Freeman et al. 1998) gewihlt, obwohl es noch
nicht unter Bedingungen der Streuung in biologischem Gewebe getestet wurde.

Fiir dieses Modell wird Kleinwinkelstreuung angenommen, d.h. fiir den Streuwinkel &
gilt sin@ =~ @ und cosd ~1. In Hirngewebe ist diese Annahme recht gut erfiillt. Dann
ergibt sich die laterale Varianz der Intensitit des gestreuten Lichts zu

o (z2) = %j—}<®2> (4.9)

N

mit O = 2sin(%). In (Theer 2004) wird <®2>, das zweite Moment von ® , mit der

Henyey-Greenstein Phasenfunktion (4.8) ausgewertet. Dies ergibt <(~)2> =2(1-g) und

damit ist

j—(l—g)- (4.10)

\

02(2) :§
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Diese Varianz wird in (McLean, Freeman et al. 1998) Strahlaufweitungsfunktion (beam
spread function) genannt. Sie kann nun fiir die Modellierung des Anteils des gestreuten
Lichts an der Modulationsamplitude verwendet werden, indem fiir das gestreute Licht
eine Verteilung mit dieser Varianz angenommen wird, die hier mit BSF (fiir ,beam
spread function’) abgekiirzt sei. Die Intensitdt in jedem geometrischen Strahl wird im
streuenden Medium entsprechend dieser Verteilung aufgeweitet. Wenn als einfallende
Intensitétsverteilung eine Rechteckfunktion angenommen wird, kann das ,,Streubild
dieser initialen Intensitétsverteilung in einer bestimmten Tiefe durch Faltung mit der
BSF erhalten werden.

Abbildung 4.4 zeigt das Bild des Gitters aus Sicht der optischen Achse und die durch
Kreise angedeutete radialsymmetrische Streuung, beides zweidimensional in der
Bildebene. Die Streuung parallel zu einem Gitterstreifen ist fiir die
Modulationsamplitude nicht von Bedeutung, da in dieser Richtung keine Intensitéit aus
dem Gitterstreifen verloren geht. Wenn die Streuer als dicht liegend angenommen
werden, kann dieser Verlust vollstdndig in der Richtung senkrecht zu den Gitterstreifen
betrachtet werden. Als Verteilung der gestreuten Intensitét wird eine zweidimensionale
Gaulverteilung angenommen,

Lo, 4.11)

BSF(r,o0) =
o

wo o’ die Varianz der Verteilung ist. Die geniherte Rechteckfunktion wird als
endliche Reihe von harmonischen Funktionen geschrieben,

f(r,k)=%+%(

(4.12)

sinkr sin3kr sinSkr
+ + +...
1 3 5

die im Modell da abgebrochen wird, wo weitere Summanden nur noch eine
vernachlédssigbare Auswirkung auf das Ergebnis haben.

Das Bild des Gitters im Objekt, das von gestreutem Licht gebildet wird, 148t sich dann
durch die Faltung

G,,.,(x.k,0)= _Tf(r, k)* BSF(x—r,o)dr (4.13)



4.1 Modulationsamplitude 65

berechnen. Dort wird dann das Anregungslicht absorbiert und Fluoreszenz wieder
emittiert, die der gleichen Streuung wie bei das Anregungslicht unterliegt. Au3erdem
mufl sie den gleichen Weg durch das streuende Medium zuriicklegen. Dies wird
dadurch beriicksichtigt, daB3 die Tiefe z, die in o gemiB Gl. (4.10) eingesetzt wird,
verdoppelt wird. Die Einfluf der Wellenldngeninderung bei der Emission auf die
Streuldnge ist gering und wird hier vernachléssigt.

Abbildung 4.4:  AufSicht auf das Gitter und radialsymmetrische Streuung, die durch die Helligkeit in
den Kreisen angedeutet wird. Ein Lichtstrahl fillt senkrecht zur Papierebene in die helle Mitte
der Kreise ein. Mit zunehmendem Abstand von dem Strahlnimmt die Intensitdt des gestreuten
Licht ab. Die Streuung parallel zu einem Streifen fiihrt zu keinem Verlust von Intensitdit
innerhalb des Streifens, und da die Streuer als dicht liegend angenommen werden konnen, lGfjt
sich der Intensitdtsverlust als durch Streuung nur senkrecht zu den Streifen modellieren.

In Abbildung 4.5 ist das Bild des gestreuten Lichts in 40 um Tiefe bei der Frequenz des
Gitters, die im Aufbau verwendet wird, und einer fiir Gewebe realistischen Streuldnge
und  Streuanisotropie = gezeichnet. Die Funktion wurde mit Hilfe des
Computeralgebraprogramms Mathematica (Wolfram Research, Champaign, IL, USA)
berechnet. Das Streubild des Gitters ist im Wesentlichen sinusformig. Dies 1d6t sich so
einsehen: Nach Fouriertransformation lautet Gl. (4.13) FT(G) = FT(f)*FT(BSF). Die
Fouriertransformation der BSF ist wieder eine Gaullfunktion, mit der die Frequenzen im
Fourierraum multipliziert werden. Mit zunehmender Tiefe wird die Gauflfunktion im
Ortsraum breiter, also im Fourierraum schmaler. Nach 40 pm Streuung ist sie im
Fourierraum so schmal, da3 alle hoheren Harmonischen in der Gitterfunktion f sehr
stark abgeschwicht werden. Die 7. und alle weiteren Harmonischen haben auch bei
geringer Eindringtiefe kaum EinfluB auf Ggyey , so dall f nach der 5. Harmonischen
abgebrochen wird.
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-100 [-50

Abbildung 4.5:  Bild des Gitters aus gestreutem Licht. Als Parameter sind k = 2%3 8um’

z=40um, I, =70um und g = 0.94 angenommen.Die Faltung aus Gl. (4.13) wurde mit

Mathematica berechnet, wobei die Reihe in Gl. (4.12) nach der 5. Harmonischen abgebrochen
wurde. Das Rechteckgitter ist stirker sinusformig geworden, der Mittelwert von 0,5 bleibt
erhalten, aber die Amplitude ist wesentlich geringer geworden.

Die Funktion in Gl. (4.12) hat eine Modulationsamplitude von 1/2 und ist in der

Amplitude symmetrisch um den Wert 1/2. G, ist auch noch symmetrisch um 1/2,

streu

aber die Modulationsamplitude ist erheblich geringer geworden.

In der gleichen Tiefe gibt es noch ein Bild des Gitters, das von ballistischem Licht
gebildet wird. Seine Modulationsamplitude nimmt geméf GI. (4.7) ab, der Weg bis zum
Detektor wird wieder durch Einsetzen des doppelten Weges durch das Medium mit

exp(—2 % j beriicksichtigt. Das gesamte Bild des Gitters auf dem Detektor ist dann

die Summe aus ballistischen Licht und dem Bild des gestreuten Lichts gewichtet mit

dem Anteil des gestreuten Lichts (1 — exp(— 2 % D :

G = exp(— 2 % ) + (1 - exp(— 2 % D G (4.14)

Die tiefenabhidngige Modulationsamplitude ist in Abbildung 4.6 gegen die Tiefe z
aufgetragen. Ab einer Tiefe, die ungefihr der Streuldnge entspricht, wird das Gitter nur
noch von ballistischem Licht gebildet.
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1.4 ¢

1.2 ¢

20 40 60 80 100
Abbildung 4.6:  Modulationsamplitude mit gestreutem Licht (Punkte) und mit nur ballistischem Licht in
Abhdngigkeit von der Tiefe des Gitters im streuenden Medium. Die Parameter fiir Streulinge
und g-Faktor sind die gleichen wie in Abbildung 4.5.

Diese Erwartung kann nun mit den vorgestellten MeBwerten verglichen werden.

Bei der Messung in Hirngewebe wurde eine Abnahme der Modulationsamplitude um
20% in 31 pm Tiefe und um 70% in 64 um Tiefe gefunden. Mit den im Abschnitt 4.1.5
diskutierten Fehlerquellen und den nicht exakt bekannten Gréfen der Streuldnge und
des g-Faktors im Gehirn sind diese Werte mit der Erwartung aus dem Modell, die in
Abbildung 4.6 fiir die im Gehirn vorliegenden Parameter gezeichnet ist, vertraglich.

Im Steuphantom wurde eine Abnahme der Modulationsamplitude auf 0.716 bei 53,2 uym
Tiefe und einer Streulinge von 130 pm gemessen. Die Abbildung 4.7 zeigt die
erwartete Abnahme der Modulationsamplitude bei einer Streuldnge von 130 um. Da
auch hier die Tiefenbestimmung nicht viel genauer als 10 pum zu machen ist, palit der
Wert gut zu der Erwartung, und wegen der geraden Oberfliche und den genauer
bekannten GroBlen von Streuldnge und g-Faktor auch besser als der im Hirngewebe
bestimmte Wert.

Der Vergleich der Erwartung mit den Messungen deutet darauf hin, da3 das verwendete
Modell fiir die Abnahme der Modulationsamplitude durch Streuung zumindest bis zu
den gemessenen Tiefen von 64 um zuverldssige Vorhersagen macht. Auflerdem sagt das
Modell vorher, dafl bald danach ohnehin nur noch ballistisches Licht das Gitterbild
formt. Das ballistische Licht wird ja von der Streuung nicht betroffen und kann daher
immer zum Gitterbild beitragen, so daBl ab einer Tiefe von 70 - 80 um die
Modulationsamplitude einfach aus dem Anteil des ballistischen Lichts berechnet
werden kann.
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Abbildung 4.7:  Abnahme der Modulationsamplitudemit der Tiefe bei 130 um Streuldnge.

4.2 Axiale Antwort

Bisher wurde die Amplitude des Gitterbildes in der Brennebene des Objektivs
charakterisiert, die die Signalstirke im Bild mit Schnittbildung bestimmt. Nun soll die
Ausdehnung des Gitterbildes in axialer Richtung im verwendeten Aufbau charakterisiert
werden, die die Schichtdicke bestimmt, aus der in den Bildern mit Schnittbildung
Signale stammen konnen. Diese Schichtdicke wird durch die sogenannte axiale Antwort
gemessen. Die axiale Antwort ist die Intensitit in dem demodulierten Bild einer
gleichmiBig hellen Flache in Abhédngigkeit von der Defokussierung, also dem Abstand
der z-Position des Objekts zur Brennebene. Da diese Intensitit mit der
Modulationsamplitude skaliert, wird damit gleichzeitig die Modulationsamplitude bei
Defokussierung gemessen.

4.2.1 Messung

Die axiale Antwort wird aus den gleichen Griinden wie bei der Messung der
Modulationsamplitude auf einer fluoreszenten Ebene bestimmt. Als fluoreszente Ebene
wird wieder eine diinne Schicht Textmarker benutzt, der Filtersatz bleibt ebenfalls der
gleiche. Um Reflexe auf den Grenzschichten eines Deckglases, die bei der
Defokussierung auftreten kdnnen, zu vermeiden und eine homogenere Fluoreszenz zu
erreichen wird der Textmarker auf Papier aufgebracht. Da hier nur die Anderung der
Modulationsamplitude mit Defokussierung und nicht die absolute Grofe der
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Modulationsamplitude wichtig ist, verfilscht dieser Wechsel des Tréagers die Ergebnisse
nicht. Die fluoreszente Ebene bleibt ortsfest, und durch Verschiebung des Objektivs
wird das Bild des rotierenden Siemenssterns in axialer Richtung iiber die Ebene bewegt
und in jeder axialen Position eine Bildserie demoduliert.

In Abbildung 4.8 ist die gemessene axiale Antwort aufgetragen, die mit dem
Demodulationsalgorithmus QD-AS aus Kapitel 3 berechnet wurde. Die axiale
Schrittweite ist 30 um. Die Werte sind tiber eine Fldche von 10x10 Pixeln gemittelt. Sie
sind mit Schnittbildung nicht um z = 0 zentriert, da bei der Messung die Nullposition
auf die den vermuteten Maximalwert der Modulationsamplitude gesetzt wurde, der aber
wihrend der Messung nicht exakt zu bestimmen ist. Die Werte mit Schnittbildung fallen
auch fiir verschwindende Modulationsamplitude nicht auf Null ab, da bei der
Demodulation zumindest immer der Mittelwert des Rauschens verbleibt. Die Werte
ohne Schnittbildung wurden mit dem in Kapitel 2 beschriebenen Summenalgorithmus
ohne Phasenmodulationskorrektur bestimmt und auf das angenommene Maximum der
axialen Antwort normiert. Sie zeigen kein Maximum, also keine axiale Auflosung.
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Abbildung 4.8:  Gemessene axiale Antwort mit Schnittbildung (schwarze Punkte) und ohne
Schnittbildung (rote Punkte).

4.2.2  Vergleich der gemessenen axialen Antwort mit der theoretischen
Erwartung

Die Erwartung fiir die axiale Antwort ist durch die MTF bei Defokussierung gegeben,
also durch Gl. (2.18). Analog zur MTF fiir die Bildebene werden auch hier wieder
Anregungs- und Detektions-MTF getrennt betrachtet. Um die gesamte MTF zu erhalten
werden diese dann multipliziert:
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‘A(Z’ S)Defok,ges = ‘A(Za S)Dg/bk,Anr * A(Z’ S)Defok,Det (4 1 5)

Die Frequenz s und die Aperturblende sind auch bei Defokussierung die gleichen wie
fiir die Bildebene des Gitters. Der Vorfaktor in der Naherungslosung in Gl. (2.18) ist fiir
die hier verwendeten Frequenzen vernachldssigbar. Die z-Koordinate wird wie in
(Webb, Gu et al. 2002) eingefiihrt statt des Defokussierungsparameters w der ja den
Pfadlangenunterschied von fokussierten und defokussierten Randstrahlen an der
Aperturblende und nicht die Defokussierung angibt. Die numerischen Aperturen fiir
Anregung und Detektion sind in Abschnitt 4.1.2 gegeben. In Abbildung 4 .9 ist die
MTF in der Form k*/N\(z+§ ,8)+n zusammen mit den MeBwerten abgebildet. Die

MeBwerte werden bei k = 610 am besten wiedergegeben. Fiir n wurde der Mittelwert

des Rauschens bei stark defokussiertem Gitter eingesetzt, denn ohne Modulation
reproduziert die axiale Antwort ja nur das Rauschen. Fiir  wurde, der Symmetrie der

MeBwerte entsprechend, 15 eingesetzt.
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Abbildung 4 .9: OTF bei Defokussierung (Linie) und gemesse axiale Antwort (Punkte). Die OTF wurde
so normiert, daf die 4 zentralen Mefiwerte am besten wiedergegeben werden.

Man sieht an der Abbildung, da die axiale Antwort mit nur einem
Anpassungsparameter, der nicht aus den Daten direkt abgelesen werden kann, nimlich
dem Wert des Maximums k, die Messung durch die berechnete axiale Antwort
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wiedergegeben werden kann. Als Halbwertsbreite der angepassten axialen Antwort
ergibt sich 93,8 um. Die Schnittbreite betrdgt in diesem Aufbau also ca. 90 um.

Die Halbwertsbreite der axialen Antwort ist im Wesentlichen als axiale
Integrationsdicke fiir Signale bei der Schnittbildung zu verstehen. Sie gibt nicht die
Auflosung in dem Sinn an, dal zwei Signale mindestens diesen axialen Abstand haben
miiBen, um als zwei unterschiedliche Signale identifiziert werden zu konnen. Fiir diesen
Abstand konnte ein Kriterium analog zum Rayleigh-Kriterium definiert werden, indem
man die axiale Antwort verwendet und zwei Punkte als getrennt auflosbar definiert,
wenn Maximum der axialen Antwort des einen im Minimum der axialen Antwort des
anderen liegt. Die axiale Antwort bei strukturierter Beleuchtung zeigt jedoch beim
Vergleich mit konventioneller Weitfeldmikroskopie wie in Abbildung 4.8, daB3 dann
auch Signale, die rdumlich sehr ausgedehnt und weit von Punktformigkeit entfernt sind
wie die hier verwendete fluoreszente Ebene, entlang der optischen Achse aufgelost
werden konnen.

4.3 Optische Schnittbildung im Phantom

Die Messung auf der fluoreszenten Ebene im vorigen Abschnitt hat gezeigt, da3 durch
die Einfiihrung der strukturierten Beleuchtung eine axiale Aufldésung in einem Bereich
erreicht werden kann, wo sie dem gewohnlichen Weitfeldmikroskop fehlt, nimlich bei
der lateralen rdumlichen Nullfrequenz, die an der Spitze des ,,missing cone* (siche
Kapitel 2) liegt. Die Auswirkung der Schnittbildung durch strukturierte Beleuchtung bei
einem stirker lokalisierten Objekten wird hier an einem Bild aus der Messung in einem
Gewebephantom diskutiert. An diesem Bild kann die Rolle der Schnittbildung fiir die
Messung funktioneller Signale illustriert werden. Das Gewebephantom ist das gleiche
wie jenes, das in Abschnitt 4.1.4 beschrieben wurde.

Die Abbildung 4.10 zeigt Seitenansichten des Phantoms, die aus Bildern mit und ohne
Schnittbildung rekonstriert wurden. Es wurde zwischen den Pixelwerten interpoliert, so
daB sich ein geglittetes Bild ergibt, da3 im konventionellen Bild die AuBlerfokusstruktur
besser zeigt, ohne die Auflésung zu verfilschen. Man sieht, dal mit optischer
Schnittbildung Licht von den Kiigelchen nur in einer bestimmten axialen Position
detektiert wird, namlich dort, wo die Kiigelchen auch im konventionellen Bild scharf
abgebildet werden. Im konventionellen Weitfeldbild wird jedoch bei jeder
Defokussierung Licht von den Kiigelchen detektiert, erkennbar an den hellen Kegeln,
die von den Kiigelchen ausgehen. Man stelle sich nun vor, da3 die Kiigelchen Orte im
Gehirn sind, an denen ein funktionelles Signal erzeugt wird. Bei optischer
Schnittbildung wiirde der Ort dieses funktionellen Signals eindeutig auf den Bereich zu
beschrinken sein, an dem jetzt auch die Kiigelchen zu sehen sind. Im konventionellen
Weitfeldbild wiirde jedoch auf einem Pixel auch dann eine Intensititsdnderung
detektiert, wenn deutlich vom Ort der Kiigelchen defokussiert wiirde.
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Abbildung 4.10: Oben: Seitenansicht eines Gewebephantoms mit eingebetten Fluoreszenzkiigelchen
(90 yum Durchmesser) nach optischer Schnittbildung. Die Helligkeiten wurden mit dem
inversen des Gitterkontrasts skaliert, so daf} auf dem Kiigelchen der gleiche Helligkeitswert
wie im Summenbild entsteht.

Mitte: Gleiche Seitenansicht nach Anwendung des Summenalgorithmus, also
entsprechend einem konventionellen Weitfeldbild. Uber und unter den Kiigelchen sind helle
Kegel zu sehen, die vom Licht der defokussierten Kiigelchen kommen

Unten: Konventionelles Weitfeldbild nach Hintergrundsubtraktion und Reskalierung
der Intensitdtswerte auf das gleiche Maximum wie zuvor. Auch dann sind die Kiiglchen in den
Schnittbildern besser lokalisiert. In der gezeigten x-z-Ebene hat das zweite Kiigelchen von
rechts den stéirksten Beitrag an Auferfokuslicht, in einer anderen x-z-Ebene haben auch die
Kiigelchen links und rechts stirkere Beitrdge an Auferfokuslicht.

Diese Intensititsdnderung wire zwar auf einem Pixel geringer als bei Fokussierung auf
das Kiigelchen, und auch weniger lokalisiert, aber im Gehirn mochte man ohne
Vorinformation iiber die rdumliche Struktur der Signalquellen messen. Die
Intensititsdnderung auf einem Pixel kann im konventionellen Weitfeldbild also aus
funktionellen Signalen aus sehr unterschiedlichen Tiefen zusammengesetzt sein. Nach
optischer Schnittbildung mit strukturierter Beleuchtung kann die Signalquelle hingegen
immer auf die Infokusebene eingegrenzt werden. Neben dem Gewinn an axialer
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Auflésung, der in Abschnitt 4.2 fiir eine ausgedehnte Ebene gezeigt wurde, ist dies der
zweite Vorteil der strukturierten Beleuchtung fiir die Weitfeldmikroskopie im Gehirn.

4.4 Test des Demodulationsalgorithmus QD-AS

Die Messung in Abbildung 4.8 zeigt, wie auch die Simulationen in Kapitel 3, da3 der
Demodulationsalgorithmus QD-AS optische Schnittbildung ermoglicht. Um auch die
Reproduktion eines rdumlich-zeitlichen Objekts zu testen wurde der Siemensstern auf
einen rotierenden Spiegel abgebildet, dessen Oberflache verkratzt ist. Die verkratzte
Oberfliche bildet ein Objekt mit einem rdumlichen Muster unterschiedlicher
Reflektivitit, auf daB3 die Modulationsamplitude sensitiv ist, da3 also als Infokussignal
verwendet werden kann. Durch die Rotation wird dieses Signal zeitabhidngig gemacht.
Die Abbildung 4.12 zeigt gewohnliche Weitfeldbilder des rotierenden Spiegels, die mit
dem Summenalgorithmus ohne Phasenmodulationskorrektur aus Gl. (3.22) berechnet
wurden. Abbildung 4.11 zeigt die zugehorigen Bilder nach Demodulation mit QD-AS.
Man sieht, da3 die Objektstruktur auch nach der Demodulation korrekt reproduziert
wird.

4.5 Weitere Komponenten des Aufbaus

4.5.1 Kamera

Die Herstellerangaben zu Kenngréflen der MiCAMO1, die hier stets verwendet wird,
sind in Kapitel 3 beschriecben worden. In diesem Abschnitt wird das
intensitdtsabhidngige Rauschen und die Elektronenkapazitit eines Pixels (engl. well
capacity) beschrieben, die gemessen wurden.

Um das Rauschen bei verschiedenen Intensititswerten in einer Aufnahme zu messen
wurde der Kamerachip mit einem Helligkeitsgradienten beleuchtet. Die Lichtquelle ist
hier eine Leuchtdiode, die mit einem Netzteil (EA-PS 3016-16, Elektro-Automatik
GmbH, Viersen) versorgt wird, daB3 laut Hersteller weniger als 0.1% relative
Spannungsschwankungen erzeugt. Dann wurde fiir jeden Pixel der Mittelwert und die
Varianz der Werte einer Bildserie berechnet. In Abbildung 4.13 ist die jeweilige
Varianz gegen die Mittelwerte aller Pixel einer Bildserie aufgetragen.
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Abbildung 4.11: Demodulierte Bilder eines rotierenden Spiegels mit Kratzern. Die Bilder sind im
Abstand von 20 ms aufgenommen. Der Vergleich mit Abbildung 4.12 zeigt, dafs eine zeitlich
verdnderliche Objektstruktur korrekt reproduziert wird.

12000
10000
8000
6000

4000

12000
10000
8000
6000

4000

Abbildung 4.12: Gewdhnliche Weitfeldbilder des rotierenden Spiegels, durch den Summenalgorithmus
reproduziert. Die Bilder sind im gleichen zeitlichen Abstand wie in Abbildung 4.11
aufgenommen.
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Abbildung 4.13: Varianz gegen Mittelwert aller Pixelwerte einer Bildserie.

Gemidll den Erlduterungen in Kapitel 2.3 sollte es hier zwei Rauschquellen geben:
Dunkelrauschen und Schrotrauschen. Der Ursprung des Schrotrauschens ist die
Intensitatsschwankung der Lichts aufgrund des quantisierten Emissionsprozesses. Die
Statistik der Photonendetektion als einer Reihe unabhdngiger Ereignisse folgt dann
einer Poisson-Verteilung (Saleh and Teich 1991). Die Standardabweichung der
Verteilung von im Mittel <N > detektierten Photonen ist damit

o =(N), (4.16)
die Standardabweichung des Rauschens. Die Varianz ist

o =((N=(V))')=(n). (4.17)
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Wenn zwischen dem Grauwert G (Pixelwert) im digitalisierten Kamerabild und der
detektierten Photonenzahl N ein linearen Zusammenhang besteht, G =a N, kann
zwischen der Varianz des Rauschens, gemessen in Grauwerten, und dem mittleren
Grauwert folgender Zusammenhang berechnet werden:

(VW)Y ) = {(v - (W) 4.18)

und damit
(4.19)

Die Varianz des Rauschens geht in Abbildung 4.13 bei kleinen Grauwerten nicht gegen
Null, wie es fiir reines Schrotrauschen der Fall sein miiite. Der auf den Grauwert 0
extrapolierte Wert der Varianz entspricht dem Dunkelrauschen. Da die Varianzen von
unabhingigen Rauschquellen additiv sind, kann der Dunkelwert von der Varianz des
Rauschens bei den hoheren Grauwerten abgezogen werden. Laut Gl. (4.19) steigt die
Varianz des Schrotrauschens linear mit den Grauwerten an. Ein solcher linearer Bereich
ist in Abbildung 4.13 bis ungefdhr zum Grauwert 10000 zu sehen, danach allerdings
wichst die Varianz schwicher als linear. Da das Schrotrauschen eine
Intensitatsfluktuation des Lichts selbst ist, kann die Varianz des Rauschens des
detektierten Lichts nicht kleiner als das Schrotrauschen werden. Die Varianz im Bereich
der Grauwerte liber 10000 muf3 also durch einen weiteren Effekt bedingt sein. Das
Absinken auf Null kurz unter der Saturationsgrenze ist dadurch erkldrbar, dal bei
Mittelwerten in der Nidhe des Saturationsgrenze das Rauschen {tber der
Saturationsgrenze liegen kann und dann immer auf den Saturationswert gesetzt wird, so
dafl die Varianz dort gegen 0 geht. Aber da das Rauschen hier einer gauf3’schen
Verteilung unterliegt sind in einem Abstand von 30 vom Mittelwert bereits tiber 98%
der Werte enthalten. Die 3o -Breite entspricht ungefdhr 90 Grauwerten, so dal3 das
Absinken ab dem Grauwert 10000 so nicht erkldrt werden kann. Dieser Effekt wurde
auch in diversen Messungen reproduziert, aulerdem wurde das korrekte Einlesen der
Daten in das Auswertungsprogamm sorgfiltig Uberpriift, so da ein MeB- oder
Auswertungsfehler unwahrscheinlich ist. Auch die angenommene Linearitdt zwischen
Grauwert und Photonenzahl, die gemessen wurde, indem die eingestrahlte Intensitét
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durch Neutraldichtefilter verdndert wurde, kann im Rahmen der MeBungenauigkeit
bestitigt werden. Bemerkenswerterweise wird vom Hersteller das Signal-zu-Rausch
Verhéltnis bei Saturation mit 56 dB angegeben, was einer Elektronenkapazitit eines
Pixels von ca. 400 000 Elektronen entspricht. Dieser Wert ergibt sich auch bei dieser
Messung, wird dann aber nur erreicht, wenn auch die gemessene Verringerung der
Varianz vorliegt. Es wurde jedoch keine Erkldrung fiir die Verringerung der Varianz des
Rauschens gefunden. Die im folgenden Kapitel beschriebenen biologischen Messungen
von funktionellen Signalen, bei denen das Signal-zu-Rausch Verhiltnis von Bedeutung
ist, wurden alle bei Fluoreszenzintensititen durchgefiihrt, bei denen hier ein linearer
Zusammenhang zwischen Varianz und Grauwert gemessen wurde.

Abbildung 4.14 zeigt das Leistungsdichtespektrum des Rauschens der MiCAMOI,
gemittelt iiber 100 Pixel. Es ist weiles Rauschen. Abbildung 4.15 zeigt das Histogramm
der Werte auf einem Pixel bei konstanter Beleuchtung. Es zeigt eine um den Mittelwert
symmetrische  Verteilung des  Rauschens. Da  bei  kleinen relativen
Helligkeitsanderungen eventuell eine grofle Anzahl von Bildern gemittelt werden muB,
sind beide Eigenschaften, die gleichméBige spektrale und die um den Mittelwert
symmetrische Verteilung von Bedeutung, damit die Grauwerte in den gemittelten
Bildern nicht verfilscht werden. In Kapitel 4 wurde gezeigt, dal der
Demodulationsalgorithmus QD-AS beide Eigenschaften erhdlt (die ,,Farbe* des
Rauschens dabei bezogen auf die Frequenzen im spektralen Bandpass), so dall auch die
Bilder nach Demodulation ohne Verfalschungen gemittelt werden konnen.
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Abbildung 4.14: Die Leistungsdichte des Rauschens der Kamera ist iiber alle Frequenzen gleichmdflig
verteilt, dafs Rauschen ist weifies Rauschen.Der Mittelwert aller Werte auf einem Pixel wurde
abgezogen.
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Abbildung 4.15: Histogramm der Grauwerte von reinem Rauschen auf einem Pixel. Der Mittelwert auf
diesem Pixel betrigt 4349,2 Grauwerte.

4.5.2  Auswirkung von Kamerasaturation auf die Modulationsamplitude

Dal} AuBerfokuslicht ist das nicht mehr (oder nicht mehr sichtbar) modulierte Licht. Es
macht auf dem Kamerabild eine Hintergrundhelligkeit. Wenn die Kamerapixel noch
nicht saturiert werden, hat es nur den Effekt, die detektierten Werte anzuheben, d.h. die
Modulationsamplitude bleibt gleich, ist jedoch bei hoheren Werten. Der Einfluf3 auf das
Rauschen sei hier vernachldssigt. Wenn die Kamera jedoch saturiert wird, werden auch
die Maximalwerte der Modulationsamplitude durch die Saturation begrenzt. Fiir die
Modulation bleibt nur der dynamische Bereich zwischen dem Hintergrund und der
Saturation, so dafl dann ein Anstieg im AuBerfokuslicht die Modulationsamplitude
reduziert.

Dies kann einfach demonstriert werden, indem bei der Messung der
Modulationsamplitude auf der fluoreszenten Ebene ein Spiegel unter das Deckglas
gelegt wird. Das Deckglas ist ca. 150 um dick, so daB3 bei der im nédchsten Abschnitt
bestimmten axialen Antwort auf dem Spiegel die Modulation fast vollstindig
unterdriickt ist. Der Spiegel reflektiert also zum einen von der isotrop emittierten
Fluoreszenz ein nicht moduliertes Licht, dal zum AuBerfokuslicht beitrdgt. Ein zweiter
Beitrag stammt vom reflektierten Anregungslicht, daf3 ebenfalls wieder nicht-modulierte
Fluoreszenz anregen kann. Wenn, wie in in der Messung in Abbildung 4 .16 links
gezeigt, die Kamera zuvor bereits saturiert war, mufl die Anregungsintensitét reduziert
werden, damit zusammen mit dem vom Spiegel reflektierten Auferfokuslicht die
Intensitdt auf der Kamera nicht iiber die Saturationsgrenze geht. Dies ist flir die
Messung in Abbildung 4 .16 rechts geschehen. Es ist ersichtlich, daB dann die
Modulationsamplitude bei ungefdhr gleichen Helligkeitswerten deutlich (ungefdhr
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Faktor 3) reduziert ist. Die Modulationsamplitude ist proportional zu der
Anregungsintensitdt, d.h. was die Modulationsamplitude bei Anwesenheit von
AuBerfokuslicht, das mit der Modulationsamplitude zusammen die Saturationsgrenze
der Kamera lberschreitet, limitiert, ist, da3 dann die Anregungsintensitit reduziert
werden muf. Der Spiegel simuliert hier nur in einfacher Weise ein nicht-moduliertes
Licht, das wie AuBerfokuslicht wirkt, und gibt nicht quantitativ wieder, was in Gewebe
passiert. Qualitativ verhélt sich die AuBerfokusfluoreszenz aber so wie das hier erzeugte
nicht-modulierte Licht.
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Abbildung 4 .16: Modulationsamplitude ohne und mit Auferfokuslicht. Das AufSerfokuslicht wird durch
Reflexion auf einem Spiegel erzeugt, in beiden Fillen wird die Anregungsintensitdt so
eingestellt, dafs die Kamera fast saturiert wird.

4.5.3 Siemensstern

Beim Siemensstern sind drei Eigenschaften von Bedeutung, die die Rekonstruktion des
Infokussignals beeinfluBen konnen: eine axiale Bewegung, eine ungleichmiBige
Streifenbreite und eine Exzentrizitét der Drehachse.

Wenn der Siemensstern schridg eingespannt ist, dal er nicht immer senkrecht zur
optischen Achse steht, iibertrdgt sich diese axiale Bewegung auch auf das Bild des
Siemenssterns im Objekt, so daB das der modulierte Teil des Bildes aus
unterschiedlichen axialen Positionen kommt. Um diese Bewegung abzuschitzen wurde
ein Laserstrahl auf dem Siemensstern reflektiert und die Bewegung des reflektierten
Strahls beobachtet. Daraus kann die Bewegung des Siemenssterns selbst berechnet
werden. Den axialen AbbildungsmaBstab erhdlt man, indem der laterale
AbbildungsmaBstab quadriert wird (Hecht 2002). Die axiale Bewegung des
Siemenststerns ist bei einer Umdrehung maximal 10 um, der axiale Abbildungsmaf3stab
ist 0.0625, so daBl diese Bewegung im Objekt vollstindig vernachlissigt werden kann.
Auch auf der Kamera wird keine Modulation der Amplitude des Bildes des
Siemenssterns bei der Rotationsfrequenz beobachtet.
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Eine regelmdBige Rechteckfunktion enthédlt nur Fourierkomponenten bei ungeraden
Harmonischen. In den Leistungsdichtespektren des bewegten Gitters auf der
fluoreszenten Ebene in Abschnitt 1.1.1 wére die 2. Harmonische zu sehen gewesen, dort
zeigte sich aber nur eine relative Amplitude der 2. Harmonischen von 10, die bei einer
Abtastung mit 3 Werten pro Periode des Trigers zu relativen Rekonstruktionsfehlern
von nur 10™ fiihren, so daB fiir diesen Aufbau von einer ausreichend regelmiBigen
Gitterstruktur ausgegangen werden kann.

Eine Exzentrizitdt der Aussparung im Siemensstern flir die Drehachse relativ zum
Punkt, in dem die Streifen des Siemenssterns zusammenlaufen wiirde bei einer
konstanten Rotationsfrequenz eine Variation in der Modulation im Bild und im
Drehzahlsensor hervorrufen, die periodisch mit der Umdrehungszahl (0,11/s) ist. Der
Regelkreis sollte diese Variation ausgleichen, so da3 im Signal des Phasenkomparators
eine langsame Anderung mit der Rotationsfrequenz enthalten sein sollte. Diese wurde
aber nicht beobachtet. Aulerdem wurde die Modulationsfrequenz in jeweils 1 s langen
Abschnitten einer 5 s langen Messung bestimmt. Sie zeigte keine systematische
Abweichung von der Referenzfrequenz.

454 PLL

Das Regelverhalten des PLL, der die Rotation des Siemenssterns steuert, 146t sich am
besten am Ausgangssignal des Phasenkomparators beobachten. In Kapitel 4 wurde die
Arbeitsweise des Phasenkomparators beschrieben. Sobald die Phasenabweichung
grofer als 27 wird, geht der Ausgang entweder auf 0 Volt (wenn Vergleichsfrequenz
hoher als die Referenzfrequenz ist) oder 5 Volt (wenn die Vergleichsfrequenz geringer
als die Referenzfrequenz ist). Bei Gleichheit der Frequenzen wird die
Ausgangsspannung gehalten. Abbildung 4.17 zeigt einen kurzen Ausschnitt des
Ausgangssignals des gefilterten Phasenkomparators.

Die schnellen Osillationen stammen von Peaks, die an jeder Flanke des Referenzsignals
bei einer Phasenabweichung entstehen. Bei exakter Phaseniibereinstimmung wére das
Ausgangssignal des Phasenkomparators konstant. Der lokale Mittelwert in den
schnellen Oszillationen entspricht der lokalen Phasenabweichung relativ zu den 27
zwischen 0 und 5 Volt. Dies bedeutet, da die Phasenabweichung zwischen dem
Bildtakt der Kamera dem Signal des Drehzahlsensors kleiner als 20% bleiben. Da die
Phase des Signals des Drehzahlsensors und die des Bildes des Siemenssterns auf der
Kamera phasenstarr sind, kann damit letztlich von der gleichen Phasenmodulation des
Infokussignals ausgegangen werden.

Um die Bandpasslimitierung des Spektrums der Phasenmodulation zu priifen wurde das
Signal des Drehzahlsensors digital aufgezeichnet mit der gleichen Abtastrate wie das
Gitter auf dem Kamerachip, also 3 Abtastungen pro Periode. Da das Sensorsignal nur
die Phasen- und nicht die Amplitudenmodulation enthélt, kann die Phasenmodulation
im Leistungsdichtespektrum des Sensors direkt gesehen werden. Abbildung 4.18 zeigt
das Leistungsdichtespektrum in logarithmischer Auftragung. Die Spitze bei 908 Hz
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entspricht der Trigerfrequenz des Sensors. Bei 660 Hz ist deutlich eine Kante in den
Seitenbdndern zu sehen, die eine effektive Bandlimitierung des Spektrums der
Phasenmodulation  bedeutet. Die Bandpasskante liegt deutlich vor der
Bandpassbegrenzung im Demodulationsalgorithmus QD-AS. so da auch die
Phasenmodulation des Gitters auf dem Kamerachip hinreichend bandpasslimitiert ist.
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Abbildung 4.17: Ausgangssignal des gefilterten Phasenkomparators. Die schnellen Oszillationen
kommen von den Peaks, die auf dem Phasenkomparatorsignal immer enthalten sind, solange

die Phasenabweichung kleiner als 27T ist.
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Abbildung 4.18: Leistungsdichtespektrum des Sensors
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5 Messungen in Hirngewebe

Es wurden zwei Arten vom Messungen an lebendem Gewebe gemacht. Zum einen
wurden die Blutgefdle einer Maus in vivo mit einem Fluoreszenzfarbstoff gefiillt und
dann Aufnahmen mit strukturierter Beleuchtung gemacht. Dies erzeugt ein statisches
Fluoreszenzbild, an dem die optische Schnittbildung demonstriert werden kann. Zum
anderen wurden Zellen in einem Hirnschnitt aus dem Hippocampus einer Ratte mit
einem fluoreszenten Kalziumindikator angefarbt und dann elektrisch stimuliert. Man
erhilt dann zeitabhingige Signale, die funktionellen Signalen &hnlich sind, und an
denen das Signal-zu-Rausch Verhiltnis bei optischer Schnittbildung mit strukturierter
Beleuchtung untersucht werden kann.

5.1 Gefirbte Blutgefifle in vivo

Die Anfiarbung des Blutplasmas ist eine einfache Mdglichkeit, rdumlich begrenzte
Strukturen im Gehirn anzufirben ohne das Hirngewebe zu verletzen. Als Versuchstier
wurden 3 Wochen alte Méause (C57/B6, Charles River Laboratories, Deutschland)
verwendet. Zur Anésthesie wurde Urethan (0,14 % in physiologischer Kochsalzlosung)
intraperitoneal injiziert. Dann wurde das Fell iiber dem Schidel entfernt und der
Schiadelknochen auf ungefdhr 50 pm Dicke ausgediinnt. Als Farbstoff wurde
Fluorescein-Iso-Thiozyanat Dextran (FITC-Dextran) (FD-500s, Sigma, St.Louis, USA)
in physiologischer Kochsalzlosung (10 % Vol.) gelost und 100 pL iiber eine Vene im
Schwanz der Maus in das Blut injiziert (fiir die Methode siche (Kleinfeld, Mitra et al.
1998)). Die MolekiilgroBe von FITC-Dextran (Molekulargewicht 464000) reicht aus,
daBl der Farbstoff nicht durch die GefiBBwand diffundiert und somit die Farbung des
Gewebes vermieden wird. Dies wurde vor jeder Messung iiberpriift, indem das Gehirn
bis zu einer Tiefe von ungefdhr 400 um mit einem Zweiphotonen-Laserscanning-
Mikroskop abgebildet wurde, das Licht nur aus einem Beobachtungsvolumen sammelt,
dessen Grofle in der Nihe der Beugungsgrenze liegt, so da3 die Fluoreszenz sehr gut
lokalisiert werden kann. In den hier gezeigten Messungen war das Hirngewebe nicht
sichtbar gefarbt (Abbildung 5.1). Zur Fixierung des Kopfes wurde eine der Schidelform
angepaBte Metallplatte auf den Schédel geklebt, die eine 2 x 2 mm groBe Offnung hat,
die iiber dem somatosensorischen Kortex des Gehirns platziert wird. Um das
Austrocknen der Knochens zu verhindern wurde ein Tropfen physiologische
Kochsalzldsung in der Offnung der Metallplatte aufgebracht. Dann wurde das gesamte
Tier auf seinem Halter so weit verkippt, dafl die Schédeloberfliche moglichst senkrecht
zur optischen Achse war. Wéhrend der Priparation und der Messung wurde die
Temperatur des Tiers rektal gemessen und iiber ein Heizkissen unter dem Tier bei ca.
36,5 °C gehalten.
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Folgende Filter wurden verwendet: als Anregungsfilter ein 470BP40 (HQ-Qualitét,
Chroma Technologies, Rockingham, VT, USA), als Emissionsfilter ein SO0LP (HQ,
Chroma) und als Strahlteiler ein Dichrolight Y-52 (Linos Photonics, Gottingen,
Deutschland).

Abbildung 5.1:  Abbildung eines mit FITC-Dextran gefiillten Gefifles im Zweiphotonen-Mikroskop. Das
Gewebe um die GefifSe ist nicht gefirbt. Der helle Bereich am linken unteren Bildrand ist
Fluoreszenz vom Schédelknochen. Das Gefdfs hat am unteren Bildrand einen Durchmesser von
ca. 30 pum.Die Intensitdtswerte des Originalbildes wurden mit 10 multipliziert.

In Abbildung 5.2 und Abbildung 5.3 sind Bilder dieser Messung gezeigt. Zunichst
einmal féllt auf, dafl die GefdBe im konventionellen Bild dunkel sind. Dies kann
folgendermaBlen erkliart werden. Auf die Kamera fillt das Infokuslicht, indem die
Gefille, wie in Abbildung 5.3 zu sehen, hohere Intensitét als ihre Umgebung haben. Das
die Umgebung nicht ganz dunkel ist kann an kleineren Gefdllen liegen, die nicht
aufgelost werden. AuBerdem fillt auch noch das gestreute Fluoreszenzlicht auf die
Kamera. Das Streulicht, das von unterhalb der Infokusebene kommt, wird in den
BlutgefiaBen vom Hamoglobin absorbiert. Wenn nun die Intensitéit der riickgestreuten
Fluoreszenz groBer als die der Fluoreszenz in den Gefdflen ist, konnen die groBen
Gefile in der Summe dunkler erscheinen, wenn dort die gestreute Fluoreszenz deutlich
starker absorbiert wird als in der Umgebung. Das Emissionsmaximum von FITC ist bei
ca. 530 nm, dort absorbiert kein Chromophor im Hirngewebe stirker als Himoglobin
(Mobley and Vo-Dinh 2003). Weiter unten wird die Messung mit Fluoreszenz bei einer
anderen Wellenldnge wiederholt, um die Hypothese der Kontrastbildung durch
Absorption zu iiberpriifen.

Der Vergleich der Bilder zeigt, dal in dem rechten oberen Viertel des Schnittbildes
helle Strukturen zu sehen, die auch im konventionellen Bild wieder zu erkennen sind.
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Da sie dort auftauchen, wo im konventionellen Bild die Gefdlle scharf zu sehen sind, ist
zu vermuten, daBl es sich hierbei um BlutgefaBBe handelt. (Wegen der Dominanz der
Absorption von Hamoglobin sind im konventionellen Bild die dunklen Strukturen als
Orte hoher Blutkonzentration und damit die diinnen Strukturen als Gefifle zu
identifizieren.) Gleichzeitig gibt es in den Schnittbildern eine dunkle Struktur, die im
linken oberen Teil des Bildes vertikal verlauft und dann einen Bogen erst zur Mitte und
dann nach unten macht. Diese ist auch im konventionellen Bild zu erkennen.
Vermutlich ist dies ein nicht gefarbtes Blutgefal.

Die Abbildung 5.4 und Abbildung 5.5 zeigen Bilder von einer auf gleiche Weise
praparierten Maus, deren GefdBle mit texas red Dextran (D1830, Molecular Probes,
Eugene, OR, USA) gefiillt sind. Als Anregungsfilter wurde ein S60BP55 (HQ Qualitit,
Chroma), als Emissionsfilter ein 645BP75 (HQ Qualitit, Chroma) und als Strahlteiler
ein Dichrolight R-65 (Linos Photonics) verwendet. Das Emissionsmaximum des
Farbstoffs liegt bei ca. 625 nm. Dort absorbiert Himoglobin mindestens 5-fach weniger
als bei 530 nm (Abbildung 5.6). Die Gefédle sind hier auch im konventionellen Bild, das
ohne strukturierte Beleuchtung aufgenommen wurde, heller als die Umgebung. Dies
stiitzt die oben gegebene Erkldrung dafiir, daB bei Farbung mit FITC im
konventionellen Bild die GefdBe dunkler als ihre Umgebung sind. Bei 625 nm
absorbiert das Hamoglobin so viel schwicher, da3 die gestreute Fluoreszenz nicht liber
die Infokusfluoreszenz dominiert. Die Fluoreszenz war recht schwach, so dal3 bei der
Kamera ein Verstarkungsfaktor von 3 zugeschaltet wurde. Die Modulationsamplitude
war dadurch auch sehr gering, so daB} jeweils 1356 Schnittbilder gemittelt wurden, um
die GefdBle sichtbar zu machen. Die Gefdlstruktur im Schnittbild 148t sich im
konventionellen Bild gut wiedererkennen.

Die Messungen zeigen, daf3 die optische Schnittbildung mit strukturierter Beleuchtung
auch in vivo durch den ausgediinnten Schidel moglich ist. Auerdem demonstriert die
Messung mit FITC Dextran, dal die optische Schnittbildung nicht nur eine bessere
Lokalisierung des Signalorts ermdglicht, sondern durch Beseitigung des Effekts von
AuBerfokuslicht auch Eigenschaften des Objekts sichtbar macht, die zuvor nicht
sichtbar waren. In der Messung mit FITC Dextran war dies, dafl die groen Gefi3e
heller als ihre laterale Umgebung sind, was in den konventionellen Bildern umgekehrt
aussah. Dies zeigt, daB3 bei der Messung im Gehirn die konventionellen Weitfeldbilder,
die eine Uberlagerung von Infokus- und AuBerfokuslicht wiedergeben, die
dreidimensionale Intensititsstruktur des Objekts falsch wiedergeben konnen, die mit
optischer Schnittbildung durch strukturierte Beleuchtung deutlich besser wiedergegeben
wird.
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ri
h- II

Abbildung 5.2:  Konventionelles Weitfeldbild mit FITC-gefirbten Blutgefdfien. Das Bild wurde mit dem
Summenalgorithmus erstellt. Der Anregungsfilter transmittierte bei 450 — 490 nm, das
Maximum der Fluoreszenzemission bei 530 nm. Das Bild umfaf3t ca. 1000 x 800 pm im Objekt.
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Abbildung 5.3:  Weitfeldbild mit Schnittbildung, mit dem Demodulationsalgorithmus QD-AS aus GI.
(4.9) berechnet. Das mittlere Bild entspricht dem Bild in der obigen Abbildung. Die axiale
Schrittweite zwischen den Bildern ist 40 ym. Es wurde keine Mittelung angewendet.
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Abbildung 5.4:  Konventionelles Weitfeldbild von Gefdfsen, die mit texas red Dextran gefiillt sind.
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Abbildung 5.5:  Schnittbilder der mit texas red Dextran gefiillten Gefifse. Die Schnittilder wurden mit
OD-AS berechnet. Die axiale Schrittweite zwischen den Bildern ist 27 um. Es wurden jeweils
1356 Bilder gemittelt.
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Abbildung 5.6:  Extinktion von Oxy- und Deoxyhdmoglobin. Bild aus
http.//omlc.ogi.edu/spectra/hemoglobin/index.html.

5.2 Synaptische Stimulation in vitro

Fiir einen Test der Schnittbildung mit zeitabhdngigen neurogenen Signalen in lebendem
Gewebe wurde Messungen in sogenannten organotypischen oder auch kultivierten
Hirnschnitten gemacht. Hirngewebe kann iiber einen Zeitraum von mehrerern Wochen
am Leben gehalten werden, wenn es in Scheiben von ca. 500 um geschnitten wird und
danach in einer kontrollierten Umgebung (steril, geeignete Temperatur usw.) sowie in
einer Néhrlosung gehalten. Man sagt, das Gewebe wird ,kultiviert“. Da viele
Eigenschaften des Gewebes erhalten bleiben, werden diese Kulturen ,,organotypisch*
genannt (Gdhwiler 2002). In dieser Arbeit wurde an Hirnschnitten gemessen die nach
der in (Stoppini, Buchs et al. 1991) beschriebenen Methode kultiviert wurden. Die
Hirnschnitte sind dabei auf einer pordsen Membran aufgebracht, durch die sie mit der
Nahrlosung Kontakt haben. Fiir die Messung wird ein Stliick der Membran mit dem
Hirnschnitt ausgeschnitten und in eine Perfusionskammer gelegt. Dort wird der
Hirnschnitt mit einer Elektrolytlosung (Ringerldsung ,Electrophysiology Grade’,
Biometra, Gottingen, Deutschland) perfundiert, in der Kalziumglukose gelost ist und die
mit Sauerstoff begast wurde. Damit kann das Gewebe auflerhalb der Kultur noch fiir
Stunden am Leben gehalten werden. Die hier verwendeten Hirnschnitte stammen vom
Hippocampus einer 7 Tage alten Ratte. Die Messung wurde 15 Tage nach Herstellung
des Hirnschnittes gemacht. Zur elektrischen Stimulation der Neurone wird eine
Glaselektrode in das Gewebe eingefiihrt, die mit 1 M Kochsalzlosung gefiillt ist. In
dieser Glaselektrode befindet sich eine Drahtelektrode, im Perfusionsbad eine zweite.
Da alle Losungen eine hohe lonenkonzentration enthalten, kann bei Anlegen einer
Spannung zwischen den Elektroden ein Strom flieBen, der die Neurone kiinstlich
depolarisiert und so ein elektrisches Signal auslost. Der Hippocampus ist ein Teil des
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Gebhirns, in dem historisch vor allem die Langzeitverstirkung synaptischer Ubertragung
studiert wurde (Bliss and Lomo 1973), die moglicherweise der Gedichtnisbildung
zugrunde liegt. Er enthdlt schon im Durchlichtmikroskop eine markante Struktur in
Form eines gebogenen Pfeils, die die Orientierung fiir eine gezielte Stimulation
erleichtert. Die kiinstliche Depolarisation durch die Elektroden wird synaptische
Stimulation genannt. Der Ionenstrom depolarisiert die Schaffer’sche Kollaterale
genannten Axone, so dafl dort Aktionspotentiale (APs) erzeugt werden. Diese
stimulieren postsynaptisch die Dendriten, in denen dann erregende postsynaptische
Potentiale (EPSPs) und APs auftreten konnen. Diese sind von einem Kalziumeinstrom
in die Zellen begleitet, und dieser Einstrom im Dendritenbaum wird hier beobachtet.

Der Hirnschnitt wurde mit einem kalziumsensitiven Fluoreszenzfarbstoff gefarbt. Es
wurde ein sogenannter Acetoxymethylesther-Farbstoff —(AM-Esther-Farbstoff)
verwendet. Dieser ist aulerhalb der Zellen nicht fluoreszent, kann jedoch in die Zelle
eindringen. Dort wird der Esther hydrolysiert und der Farbstoff wird fluoreszent (Tsien
1981). Auf diese Weise lassen sich Zellen farben, indem der AM-Esther-Farbstoff
einfach auf das Gewebe aufgebracht wird. Als Farbstoff wurde Oregon Green
BAPTA-1 AM (06807, Molecular Probes) verwendet. Davon wurden 50 pg in 4 mL
Pluronic F-127 (Molecular Probes) und 20 pL des Néhrmediums der Hirnschnitte
gelost. Es wurden zuerst 8§ pL auf den Hirnschnitt gegeben, dann noch zwei mal nach
jeweils 30 Minuten 6,5 pL.

Beim Einfithren der Elektrode wurden Stimulationspulse mit einer Frequenz von 2 Hz
gegeben und der Spannungsabfall liber einem 100 kQ Widerstand nach der
Badelektrode iiberwacht. Sobald die Elektrode Kontakt zum Hirnschnitt hat, sinkt die
Spannung an der Badelektrode, da der Widerstand an der Stimulationselektrode steigt.
Die Stimulationselektrode wurde dann noch 60 um ins Gewebe eingefiihrt. Dann wurde
100 ms nach dem Beginn der Bildaufnahme eine Reihe 200 ps langer Stimulationspulse
von -30V gegeben. Die Stimulationselektrode war im Bereich der Schaffer’schen
Kollaterale positioniert.

Das Gitter war bei der Aufnahme so auf den Hirnschnitt fokussiert, dafl im Kamerabild
der Gitterkontrast moglichst grof3 erschien. Es wurde der gleiche Filtersatz wie bei der
Messung mit FITC im vorigen Abschnitt verwendet. Wegen der relativ geringen
Fluoreszenz war stets ein Verstiarkungsfaktor 3 in der Kamera zugeschaltet.

Abbildung 5.7 zeigt das Signal auf einem Pixel im konventionellen und im Schnittbild
nach 32-facher Mittelung aufeinander folgender Messungen. Es wurde nach 100, 300
und 500 ms stimuliert. Die Werte aus dem konventionellen Bild wurden so normiert,
dafl im Zeitraum vor dem Stimulus gleiche mittlere Helligkeit herrscht. Das Rauschen
nach optischer Schnittbildung ist wesentlich groBer, aber der im konventionellen Bild
enthaltene Signalverlauf ist im Schnittbild auch zu erkennen. Das Signal-zu-Rausch
Verhéltnis ist nach Schnittbildung schlechter, das AF/F aber besser. Letzteres ist
erklarbar, wenn man annimmt, dal das gesamte lebende Gewebe des Hirnschnitts
durchgefarbt ist. Ein 15 Tage alter Hirnschnitt ist diinner als ein frischer Schnitt und hat
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eine Dicke von ca. 250 um. Auf der Oberfliche hat sich dann auch eine Schicht
abgestorbener Zellen, die vielleicht zwei Zellschichten, also 20 um umfaft, die von den
AM-Esther-Farbstoffen nicht angefarbt wird. Um den maximalen Gitterkontrast zu
sehen ist das Gitter sicher auch mindestens 20 pum tief in den gefiarbten Teil des
Hirnschnitts fokussiert worden. Da die Stimulationselektrode 60 pm unter der
Oberfliche des Hirnschnitts platziert wurde und das Feld der Elektrode mit
wachsendem Abstand schnell fallt, wird im Schnittbild mehr Licht aus dem Bereich
enthalten sein, in dem es Fluoreszenzinderungen gibt als im konventionellen Bild.

Das Signal-zu-Rausch Verhiltnis hat im Verglech zum konventionellen Weitfeldbild
um den Faktor 17 abgenommen, was durch die geringe relative Modulationsamplitude
zu erkléren ist. Ein Vergleich des Signal-zu-Rausch Verhiltnis mit einem quantitativen
Modell wird im ndchsten Kapitel gezogen. Das Rauschen vor dem Stimulus ist
konsistent mit der Messung, die in Abbildung 4.15 gezeigt ist. Der Mittelwert der
Modulationsamplitude vor dem Stimulus betrdgt ca. 10370 ADU, also ohne
Verstarkung ca. 3450 ADU. Aus Abbildung 4.15 ermittelt man dann eine
Standardabweichung des Rauschens von 20 ADU, also mit Verstiarkung bei den 10370
ADU von 60 ADU. Nach 32-facher Mittelung bleibt davon eine Standardabweichung
von 10,6 ADU. Gemessen werden 10,83 ADU.
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Abbildung 5.7:  Signal auf einem Pixel im konventionellen Bild (rot) und im Schnittbild (blau,).

Um das Signal-zu-Rausch Verhiltnis zu verbessern kann rdumlich und zeitlich gemittelt
werden In Abbildung 5.8 wurden in einem gleitenden Zeitfenster jeweils 3
aufeinanderfolgende Werte gemittelt; diese Mittelung wurde drei mal wiederholt. Die
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Signale aus dem Schnittbild sind etwas deutlicher zu sehen. Die gemittelten Bilder
werden fiir die folgende Auswertung verwendet.

Abbildung 5.9 zeigt das fiir jeden Zeitwert berechnete AF/F. Als F wurde der Mittelwert
der Zeitreihe vor dem ersten Stimulus genommen. Gegeniiber dem konventionellen
Weitfeldbild wird ein mehr als doppelt so groes AF/F gemessen.
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Abbildung 5.8:  Nach zeitlicher Filterung ist im Schnittbild das Signal-zu-Rausch Verhdltnis besser.
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Abbildung 5.9: AF/F aus der Messung in Abbildung 5.8
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ul

Abbildung 5.10: Fluoreszenzverteilung im Hirnschnitt.

Wenn das AF/F auf jedem Pixel berechnet wird, kann daraus ein neues Bild erzeugt
werden, daBl die rdumliche Signalstruktur zeigt. In Abbildung 5.11 und Abbildung 5.12
sind diese AF/F Bilder gezeigt. Bei gleicher Skalierung ist in den Schnittbildern die
relative Helligkeitsdnderung viel deutlicher zu sehen. Wegen des kleineren Rauschens
zeigt eine angepalite Skalierung im konventionellen Bild die Struktur der
Helligkeitsanderung besser (Abbildung 5.13). Das maximale AF/F ist an der
Elektrodenspitze.

Die Abbildung 5.14 zeigt das Signal auf einem Pixel bei 5 Stimuli und 100 ms
Stimulationsabstand nach Mittelung von 32 aufeinander folgender Messungen. Das AF
zwischen zwei Stimulationen wird dann zu klein, so da das Signal-zu-Rausch
Verhiltnis nicht ausreicht, um die Signaldnderung aufzuldsen. Die Zeitreihe in
Abbildung 5.15 entsteht durch die gleiche zeitliche Filterung wie Abbildung 5.8
(dreifache Filterung mit gleitendem Fenster) und zusétzlich einem rdumlichen Median-
Filter, der jedem Pixelwert den Median der umgebenden 3x3 Pixel zuweist.
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Abbildung 5.11: AF/F in den Schnittbildern. Die Skalierung ist in [%/100]. Im Bild links unten ist die
Position der Stimulationselektrode gezeigt.

Abbildung 5.12: AF/F in den konventionellen Bildern bei gleicher Skalierung.
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Die beiden ersten Signaldnderungen werden dadurch sichtbar, die drei folgenden, die
nahezu das gleiche AF/F haben, jedoch zumindest in ihrem Zeitverlauf nicht mehr. Hier
ist eine hoherere Anzahl von Mittelungen aufeinander folgender Messungen notwendig.
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Abbildung 5.13: AF/F im konventionellen Bild mit angepafiter Skalierung.
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Abbildung 5.14: Signal auf einen Pixel bei 100 ms Stimulationsabstand
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Abbildung 5.15: 100 ms Stimulationsabstand und rdumlich-zeitliche Filterung.
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6 Limitationen fiir die Anwendung der
strukturierten Beleuchtung im Gehirn

Was die in Kapitel 3 beschriebene Implementierung der Weitfeldmikroskopie mit
strukturierter Beleuchtung leisten kann wurde in Charakrerisierungsmessungen in
Kapitel 4 und fiir lebendes Gewebe exemplarisch in Kapitel 5 demonstriert. Hier sollen
die Limitationen bei der Anwendung im Gehirn zusammengefalit werden. Auflerdem
soll diskutiert werden, ob und in welcher Hinsicht noch bessere Ergebnisse erzielt
werden konnen. Damit soll die Diskussion der Anwendung im Gehirn aus Abschnitt 2.3
nach den Messungen aus Kapitel 4 und 5 wieder aufgenommen und um die Erfahrungen
aus diesen Messungen erweitert werden.

6.1 Signal-zu-Rausch Verhiltnis

Wenn die optische Mikroskopie nur zur Abbildung rdumlicher Strukturen verwendet
wird, werden als maligeblich interessanten Eigenschaften in der Regel rdumliche
Auflosung und Kontrast dieser Strukturen diskutiert. Dies ist hier auch von Bedeutung,
aber  zusitzlich mit der Anforderung zur Auflésung  zeitabhingiger
Intensitdtsdnderungen, den funktionellen Signalen, verbunden. Als mafigebliche Grofle
wurde dafiir in Abschnitt 2.3 das Signal-zu-Rausch Verhéltnis dargestellt. Im Vergleich
zum konventionellen Weitfeldmikroskop wird das Signal-zu-Rausch Verhiltnis durch
die relative Modulationsamplitude bestimmt; die Modulationsamplitude bestimmt die
rekonstruierte Signalstirke und der Mittelwert der Modulation das Rauschen. Die
relative Modulationsamplitude wird durch Streuung und AuBerfokuslicht reduziert
sowie, im Falle von Saturation der Kamera, durch die zu reduzierende
Anregungsintensitit. Im Gehirn macht sich zusétzlich bemerkbar, dal das einzelne
funktionelle Signal, also eine Anderung der lokalen Ionenkonzentration, auf einen
Bereich begrenzt ist, der in der Regel aullerhalb der Auflosung des optischen Systems
ist und die optischen Indikatoren, die zur Messung verwendet werden, auch nicht
einzelne solche Ereignisse markieren. Das gemessene Signal stellt daher fast immer
eine Mittelung iiber viele funktionelle Signale in einzelnen Zellen dar. Da diese meist
nicht zeitlich synchron sind, reduziert das die Signalstirke bereits. Wenn es zusétzlich
noch nicht moglich ist, ausschlieBlich die funktionellen Einheiten, deren Signal
hauptsdchlich untersucht werden soll (z.B. bestimmte Neurone oder funktionelle
Neuronenverbinde), gezielt zu markieren (anzufirben), steigt dadurch das Rauschen,
ohne das das eigentliche Signal groBer wird. In dem hier verwendeten Aufbau wurde
eine laterale Auflosung von 13 pum (PixelgroBe im Objekt) und eine optische
Schnittdicke von 90 um (FWHM) erreicht. Zusétzlich zur Begrenzung durch die
relative Modulationsamplitude werden die gemessenen funktionellen Signale iiber
diesen Bereich gemittelt.
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Um den EinfluB verschiedener Parameter, die das Signal-zu-Rausch Verhiltnis
beeinflussen, zu quantifizieren wird nun ein Modell fiir das Signal-zu-Rausch
Verhiltnis entwickelt.

In Abbildung 6.1 ist das Signal auf einem Pixel des Kamerachips gezeichnet. Im Modell
soll das Signal-zu-Rausch Verhéltnis (SNR) bei strukturierter Beleuchtung mit dem im
konventionellen Weitfeldbild verglichen werden. Dazu wird zunédchst das Verhiltnis
des SNR bei 100 % MA (H = 0, MA=Fqax, Fmitte=(1/2)Fmax) berechnet. Es wird
angenommen, dafl das Rauschen vom Schrotrauschen dominiert ist. Dann ist das
Rauschen mit strukturierter Beleuchtung ./F,, ., , auerdem wird die Amplitude des

Rauschens nach Demodulation durch QD-AS um den Faktor ,/2/3 verringert. Damit ist

SNR

_AF \F 61
strukt.Bel.max — [ — 1| ~ * .
V Fmittel 2

Bei 100 % MA wird der Triger nur einseitig moduliert, in den dunklen Streifen ist ja
F =0, was sich auch wihrend des funktionellen Signals nicht dndert. Daher ist das AF in
diesem Fall nicht so gro3 wie bei Fyax , sondern wie bei Fige. Zum Vergleich wird das
SNR in einem Bild herangezogen, in dem die gleiche Photonenzahl detektiert wurde. In
diesem Bild herrscht die Intensitit Fw.. Das AF skaliert, wie bei der strukturierten
Beleuchtung, mit F. Bei der Demodulation werden aber 3 Bilder zur Gewinnung
eines Schnittbildes verwendet. Diese konnen im Fall des konventionellen
Weitfeldbildes gemittelt werden, so dal das SNR im konventionellen Bild mit gleicher
Photonenzahl

AF
S]\]Rk’3 = —\/g (6.2)

V F mittel

ist. Es gilt also

1

strukt.Bel.,max = \/_
2

SNR SNR, ; (6.3)
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Abbildung 6.1:  Kenngroflen der Modulation. Die maximale Intensitdt F,,, ist die Summe aus dem
Hintergrund H und der Modulationsamplitude MA.

Unter experimentellen Bedingungen ist MA < F.x durch die Detektion auf dem
Kamerachip, Streuung und AuBerfokuslicht (sieche Kapitel 5). Dann skaliert das SNR
im Vergleich zum konventionellen Bild zusdtzlich mit der relativen MA, denn das AF
skaliert mit der MA, und das AuBerfokuslicht trdgt nur zum Rauschen, aber nicht zum
Signal bei:

1 SV, MA

SNRstrukt.Bel. = E m (64)

mit

MA = MAini ’ Fmax,]F (6_2% + (1 - 6_2% )(Gstreu,max - Gstreu,min )j
Gveu | /(7. k) BSF (0, k6) dr (6.5)
1 2(. 1. 1.
f(r,k)=|—+—| sinkr +—sin3kr + —sin Skr
2 3 5
wobei MA,; die mit dem Kamerachip auf der diinnen fluoreszenten Schicht gemessene

Modulationsamplitude, also ohne Streuung und AuBerfokuslicht, und Fp.ir die
maximale Intensitdt im Infokusbereich ist. Die BSF ist die in Abschnitt 4.1.6 definierte
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3
beam spread function, die als GauBfunktion mit der Varianz o’ = % j—(l—g)

angenommen wurde.

Anhand dieser Funktion kann das SNR bei den Messungen im Hirnschnitt aus dem
vorigen Kapitel erklart werden. Hier ist MAi, = 0.56, siche Abschnitt 4.1. Der
AuBerfokusbereich des Hirnschnitts ist ungefdhr so gro3 oder etwas groBer als die
Schnittbreite, und da der Hirnschnitt nur 200-250 um dick ist, kann er als homogen
gefarbt angenommen werden. Da aber die Messung impliziert, da3 der groBBere Teil des
Signals aus der Schnittdicke kommt, wurde H = 0,5* F.xr angenommen. In (Oheim,
Beaurepaire et al. 2001) wurde die Streuldnge im Hirn von Ratten in vitro und in vivo
bei einer Wellenldnge von 800 nm gemessen. Dort wurde eine Streuldnge von 87 um
fiir 14 bis 18 Tage alte Ratten bestimmt, was ungefahr dem Alter der Ratte entspricht,
aus der der Hirnschnitt fiir die Messung in Kapitel 6 gewonnen wurde. In (Yaroslavsky,
Schulze et al. 2002) wurde im Bereich von 450 — 670 nm gemessen, allerdings in totem
Hirngewebe, so daB die absoluten Werte nicht einfach iibertragbar sind. Die Anderung
der Streulinge mit der Wellenldnge sollte aber ndherungsweise libertragbar sein; dort
findet sich, daB sich die Streulinge mit dem gleichen Faktor wie die Wellenldnge
andert. Dies angenommen ergibt sich bei den im Hirnschnitt verwendeten 470 nm eine
Streulédnge von 51 pm. In Abbildung 6.2 ist der Quotient SNRgruke el /SNRy 3 gegen die
Fokustiefe aufgetragen. In Kapitel 6 wurde das relative SNR in der Messung im
Hirnschnitt zu 1/17 = 0,059 bestimmt. Dieser Wert entspricht einer Fokustiefe von ca.
40 pm. In Kapitel 6 wurde die Fokustiefe mit 40 um abgeschitzt. Obwohl die
Fokustiefe und die Dicke der Schicht abgestorbener Zellen auf dem Hirnschnitt nicht
genau bekannt sind, trifft die Erwartung aus dem Modell den MeBwert sehr gut.

.
L] 'y Py

Abbildung 6.2:  Das Signal-zu-Rausch Verhdltnis bei MA;,=0,56, H=0,5*F ... ;r und 51 um Streuldnge.
Aufgetragen ist die Fokustiefe gegen SNRy e/ SNRy 3.
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Mit diesem Modell 148t sich nun auch diskutieren, wie das SNR fiir Messungen in vivo
verbessert werden kann. Drei Parameter konnen beenfluit werden: Die Streulénge,
MA;, und die AuBerfokusintensitit auf einem Pixel H. In (Oheim, Beaurepaire et al.
2001) wurde bei 800 nm in vivo eine doppelt so grofe Streulinge wie in vitro gemessen,
d.h. es ist zu ewarten, dal die MA in vivo langsamer abnimmt als im Hirnschnitt.
Gleichzeitig ist die Streuldnge bei hoheren Wellenldnge grofler, so dall eine Messung
mit ldngerwelligem Anregungslicht von Vorteil fiir das SNR ist. Da dann auch die
Artefakte aufgrund der Absorption duch Hidmoglobin abnehmen, werden auch
zunehmend Farbstoffe fiir die funktionelle Hirnabbildung entwickelt, die im
langerwelligen Bereich absorbieren (Shoham, Glaser et al. 1999). Das SNR wird hier
als Beispiel bei 630 nm Anregungswellenldnge ausgewertet. Wenn wieder von 87 um
Streuldnge bei 800 nm im Hirnschnitt ausgehend skaliert wird, und die Streulénge in
vivo als doppelt so grofl wie im Hirnschnitt angenommen wird, ergibt sich bei 630 nm
eine Streuldnge von 136 pum. In Abbildung 6.3 ist das SNR bei dieser Streuldnge und
MA,; dargestellt. Das SNR wire bei gleicher Eindringtiefe wie im Hirnschnitt schon
um einen Faktor 8,7 gegen die Messung im Hirnschnitt verbessert Wenn nun so ins
Gewebe fokussiert wird, daB3 die Halbwertsbreite der Schnittdicke gerade ganz im
Gewebe liegt, also 45 um tief, ist das SNR auch nur noch um den Faktor 7,7 schlechter
als im konventionellen Weitfeldbild.

StalN

‘um
30 40 50 0 70 80 90

Abbildung 6.3: SNR et/ SNR. 3 bei einer Streuldnge von 136um und MA;,; =0,56 (schwarze Punkte)
sowie MA;,;/=0.8 (rote Punkte). Das SNR ist gegeniiber der Abbildung 6.2 bei einer Tiefe von
45 um um einen Faktor 8,7 bzw. 12 verbessert. Es wurde H =F ., jr gesetzt.

Die Modulationsamplitude auf der fluoreszenten Ebene MA;, kann nach der
Darstellung in Abschnitt 5.1 durch breitere Gitterstreifen erhoht werden. Mit dem dort
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beschriebenenen Modell errechnet man, dall bei 7 Pixeln pro Gitterperiode MAj,; auf
0,8 statt 0,56 verbessert werden kann. Die optische Schnittdicke steigt dann von 90 auf
130 pm an. Da aber die tieferen Ausldufer der axialen Antwort durch Streuung noch
zusitzlich abgeschwicht werden, dndert sich die Schnittdicke effektiv kaum, so daf
auch wieder der Vergleich bei einer Fokussierung in 45 um Tiefe gezogen werden kann.
In diesem Fall ist das SNR nur noch einen Faktor 5,6 schlechter als im konventionellen
Weitfeldbild. In der gleichen Eindringtiefe wie im Hirnschnitt wéire das SNR sogar um
einen Faktor 12 gegen die Messung im Hirnschnitt verbessert. In der bisherigen
Diskussion wurde H = 1 angenommen. Dies mul} in vivo nicht erfiillt sein; wenn das
Gehirn auch bis in tiefere Schichten durchgehend gefarbt ist, kann H > 1 sein. Das SNR
ist aber trotz der diskutierten Verbesserungen nur in der obersten Hirnschicht nicht
wesentlich geringer als im konventionellen Weitfeldbild, so dal Messungen auch
hauptsdchlich in dieser Schicht sinnvoll sind. Wenn also ohnehin nur die Aussage
getroffen wird, ob die funktionellen Signale aus den oberen 90 — 100 um kommen,
gewinnt man durch die Farbung aller anderen Schichten auch keine Information fiir die
Schnittbildung. Eine Farbung in nur einer oder zwei weiteren Schichten, in denen dann
parallel zur oberen Schicht gemessen werden kann, wire also erstrebenswert. Zu
beachten ist hier auch immer, daB3 ein konventionelles Weitfeldbild bei gleicher
mittlerer Photonenzahl angenommen wurde, in dem schon drei man gemittelt ist.

In den Messungen in Hirngewebe war das Signal-zu-Rausch Verhiltnis deutlich
schlechter als im konventionellen Weitfeldbild. Das Signal ist dabei jedoch durch die
Schnittbildung sicher einer bestimmten Tiefe (der Schnittbreite) zuzuordnen. Dies
machte sich in den Messungen in organotypischen Hirnschnitten durch das bessere AF/F
bemerkbar. Wenn das Signal-zu-Rausch Verhéltnis also fiir das Sichtbarmachen eines
funktionellen Signals hinreicht, machen sich die Vorteile der optischen Schnittbildung
(Tiefenaufldosung, geringere ,intrinsische’ Mittelung) bemerkbar.

6.2 Fluoreszenz

Bei der Fluoreszenz wiirden Verdnderungen in zwei Bereichen vorteilhaft fiir die
Anwendung der strukturierten Beleuchtung sein konnen. Der eine Bereich betrifft
Eigenschaften des Fluorophors im Gewebe, also die biologische Methodenentwicklung.
Von den verschiedenen Hirnpraparationen und verschiedenen Fiarbetechniken wurden
fiir die Messungen im Rahmen dieser Arbeit solche herausgesucht, bei denen eine sehr
hohe Fluorophorkonzentration im Gewebe erreicht werden kann. Bei vielen
Anwendungen wire die Fluoreszenzintensitét bei einer Aufnahmegeschwindigkeit von
1 ms pro Bild nur sehr gering gewesen. Da die Kodierung des Signals in der Amplitude
der Modulation schon eine Reduktion der Zeitauflosung mir sich bringt, war aber eine
wesentliche  Verringerung der Bildrate nicht erwlinscht. Eine  hoéhere
Fluorophorkonzentration im Gewebe z.B. bei genetisch exprimierten Ionenindikatoren
wiirde die Zahl moglicher Anwendungen erh6hen. Eine andere Vorteil wére, wenn die
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Sensitivitidt der Farbstoffe fiir das Indikans, also das AF und damit das Signal-zu-
Rausch Verhéltnis verbessert wiirde. Auch eine selektivere Farbung der zu
untersuchenden funktionellen Einheiten wiirde das Signal-zu-Rausch Verhiltnis
verbessern. Im Extremfall wiirde es natiirlich auch optische Schnittbildung tiberfliissig
machen, wenn schon durch die Farbung bekannt wire, woher das funktionelle Signal
stammt. Alle die erwéhnten Punkte sind Gegenstand der Forschung bei der Entwicklung
optischer Marker im Gehirn, so dal dort in Zukunft auch Fortschritte zu erwarten sind.

Einige Anderungen in der Implementierung wiirden die Fluoreszenzanregung und
—detektion verbessern, bringen aber z.T. andere Nachteile mit sich. Ein Objektiv mit
groBerer numerischer Apertur bei der Detektion sammelt mehr Fluoreszenz, so daf iiber
eine grofere relative Modulationsamplitude das Signal-zu-Rausch besser wird. In
Kapitel 4 wurde aber schon diskutiert, daf3 dies auf Kosten eines kleineren Bildfeldes
geht. Einfacher wire, eine Kamera mit hoherer Quanteneffizienz bei der
Fluoreszenzdetektion zu verwenden. Eine solche wurde getestet, konnte aber aufgrund
technischer Probleme nicht eingesetzt werden. Bei den Messungen wurde kein
signifikantes Bleichen des Farbstoffes beobachtet, so dal auch eine hohere
Anregungsintensitit in Frage kommt. Es wurde keine WeiBlichtquelle mit héherer
Leuchtdichte als die verwendete gefunden. Die Anregung mit diffus gemachtem
Laserlicht wurde fiir die strukturierte Beleuchtung bereits beschrieben (Neil, Squire et
al. 2000). Man wiirde dabei freilich die Flexibilitit im Wechsel der
Anregungswellenldange verlieren und eventuell Probleme mit Laserspeckeln bekommen.

6.3 Eindringtiefe

Bei Fokussierung in das Hirngewebe nimmt die Modulationsamplitude zumindest durch
Streuung ab, nach dem Modell in Kapitel 4 nach ca. einer Streuldnge sogar
exponentiell. Damit ist fiir ein gegebenes AF berechenbar, ab welcher Tiefe das Signal-
zu-Rausch Verhiltnis in einer Einzelmessung nicht mehr ausreicht, um das Signal zu
sehen, so daB gemittelt werden muss. Fiir das Mitteln sind zwei Eigenschaften des
Rauschens wichtig. Zum einen mufl es eine um seinen Mittelwert symmetrische
Verteilung haben, damit das Ergebnis beim Mitteln nicht verfdlscht wird. In Kapitel 4
wurde dies fiir das Rauschen der Kamera gepriift, und in Kapitel 3, dafl dies auch bei
der Demodulation durch QD-AS erhalten bleibt. Zum anderen muf3 die Digitalisierung
in der Kamera so viele Stufen umfassen, da3 das Rauschen mehrere ADU umfaf3t. Dann
kann bei der Mittelung eine sub-ADU Genauigkeit erzielt werden. Dies ist ab der Tiefe
von Bedeutung, ab der die Modulationsamplitude so gering ist, dal das AF weniger als
1 ADU betrdgt. Ohne Rauschen wire dieses AF nicht mehr detektierbar. Die
Verschiebung des Mittelwerts des Rauschens ist aber immer noch detektierbar, wenn
das Rauschen mehrere ADU betragt. Der Mittelwert kann ja jeden gebrochenzahligen
Wert annehmen und ist, hinreichend grofes Rauschen vorausgesetzt, nicht an die
Digitalisierungsstufen gebunden. In Abbildung 4.13 ist ersichtlich, da3 das Rauschen
der Kamera immer genug ADU umfafit. Damit ist in diesem Aufbau die Eindringtiefe
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durch die Digitalisierung nicht fundamental begrenzt. Durch hinreichend viele
Mittelungen kann auch bei sehr kleiner Modulationsamplitude die demodulierte
Amplitude immer rekonstruiert werden. Bei exponentieller Abnahme der
Modulationsamplitude steigt allerdings auch die notwendige Anzahl von Mittelungen
exponentiell an, sogar mit doppeltem Exponenten.

Prinzipiell kommen drei Arten von Mittelungen in Frage. Bei der rdumlichen
Mittelungen werden benachbarte Pixel gemittelt, was die rdumliche Auflosung
reduziert. Bei der zeitlichen Mittelung werden aufeinander folgende Werte gemittelt,
was die zeitliche Auflosung reduziert. Bei der episodischen Mittelung werden
aufeinander folgende Messungen gemttelt, was voraussetzt, da das die Signale
synchron zueinander sind. Ein Verlust an Information durch die Mittelung ist also
unvermeidlich, bzw. es wird eine gewisse Vorannahme iiber die Form der Signale
gemacht, wenn man sich fiir eine bestimmmte Art zu Mitteln entscheidet. Auch bei
einer Verbesserung des SNR wie eben diskutiert wird man bei den zu erwartenden
funktionellen Signalen auf Mitteln nicht verzichten kdnnen..



7 Zusammenfassung und Ausblick

Die Verwendung von Weitfeldmikroskopie bietet eine Reihe von Vorteilen gegeniiber
anderen optischen Methoden wie der Laserscanning-Mikroskopie, die bei der
funktionellen Hirnabbildung verwendet werden. Ein entscheidender Nachteil ist jedoch
die sehr eingeschrinkte Tiefendiskriminierung funktioneller Signale. Aufgabe dieser
Arbeit war, die optische Schnittbildung in der Weitfeldmikroskopie durch strukturierte
Beleuchtung auf funktionelle Hirnabbildung anzuwenden.

Eine Analyse der bisher vorgeschlagenen Implementierungen der strukturierten
Beleuchtung einschlielich der Algorithmen zur Gewinnung des Infokussignals zeigten,
daf} diese fiir die Anwendung auf funktionelle Signale im Gehirn in wesentlichen
Punkten untauglich sind. In bisherigen Anwendungen wurde eine dem konfokalen
Mikroskop vergleichbare Auflosung angestrebt. Da aber in der Weitfeldmikroskopie
das Hintergrundlicht nicht ausgeblendet wird, trdgt es auch nach Schnittbildung zum
Rauschen bei. Im Gehirn ist aber ein hoher Anteil an AuBlerfokuslicht zu erwarten, so
dafl eine Schnittbreite deutlich iiber der eines Laserscanningmikroskops angestrebt
wurde.

Das optische System sollte dem Rechnung tragen und ein dhnlich grofes Bildfeld wie
bei dem fiir die Hirnabbildung oft verwendeten Tandem-Linsen-Makroskop besitzen.
Daher wurden zunichst eine Kombination aus zwei Makroskopen als abbildendes
System entworfen. Damit lieB sich ein durch die Grofle des Kamerachips limitiertes
Bildfeld von 1,08 x 0,79 mm errecichen, in dem das Gitter auch durch die Pixel des
Kamerachips noch hinreichend oft abgetastet wird. Mit diesem Aufbau wurde eine
optische Schnittbreite von 90 um gemessen, die ausreicht, funktionelle Signale
verschiedenen Schichten der vertikale Schichtstruktur des Kortex einer Ratte
zuzuweisen. Die durch die Pixelgrofe definierte laterale Auflosung liegt bei 12 x 13
pm.

Es war zu erwarten, daf3 die auftretenden Signale eine geringe Intensititsinderung von
unter 1 % zeigen und eine zeitliche Auflosung von deutlich iiber 100 Hz notwendig ist,
um auch die Anderungen der schnelleren Signale korrekt reproduzieren zu konnen. Im
konventionellen Weitfeldmikroskop wiirde dies durch ausreichende Signalintensitét
sowie geniigende Elektronenspeicherkapazitit und Bildrate der Kamera gewihrleistet.
In der strukturierten Beleuchtung muf3 das optische Schnittbild durch einen Algorithmus
rekonstruiert werden. Bei dem in anderen Anwendungen verwendeten Algorithmus war
die Fehleranfilligkeit fiir die zu erwartenden Signale zu groB, so daB ein neuer
Algorithmus entwickelt wurde, der auf Demodulationsverfahren aus der
Signalverarbeitung in der Kommunikationtheorie basiert. Gleichzeitig wurde ein
phasenstarrer Regelkreis fiir die Bewegung des Gitters implementiert, der sicherstellt,
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dal die Positionierfehler des  Gitters innerhalb der Toleranz  des
Demodulationsverfahrens bleiben.

In verschiedenen Messungen wurde nun die Schnittbildung durch strukturierte
Beleuchtung fiir die speziellen Bedingungen im Gehirn getestet. Die Messung in einem
Gewebephantom zeigte, dall durch die optische Schnittbildung nicht nur der Ort eines
Signals genauer aufzuldsen ist, sondern auch das AuBerfokuslicht deutlich unterdriickt
wird. Da auch die Intensititsinderungen  vergleichsweise lokalisierter
AuBerfokussignale bei konventioneller Weitfeldmikroskopie noch zum Signal auf
einem Pixel beitragen, kann damit auch die Intensitétsdnderung durch ein funktionelles
Signal besser einer bestimmten Signalquelle zugeordnet werden.

Als maBgeblich schwierig flir die Beobachtung funktioneller Signale im Gehirn durch
strukturierte Beleuchtung erwies sich das Signal-zu-Rausch Verhiltnis. Es wird
wesentlich durch die relative Modulationsamplitude des Infokussignals bestimmt. Diese
wird jedoch durch Streuung und AuBerfokuslicht reduziert. Das AuBerfokuslicht wird
zwar durch die Demodulation beseitigt, aber nicht sein Beitrag zum Rauschen. Wenn
das Gehirn bis in eine Tiefe von mehreren hundert Mikrometern geférbt ist, weil in
verschiedenen Tiefen gemessen werden soll, iberwiegt der Anteil des AuBerfokuslichts
bei einer Schnittbreite von 90 um gegeniiber dem Anteil im optischen Schnitt. Hier
macht sich auch bemerkbar, daf3 die Intensititsanderungen durch funktionelle Signale
oft klein sind, da die enge Anordnung von Neuronen im Gehirn bedingt, daBl im
Beobachtungsvolumen bereits viele asynchrone funktionelle Prozesse (Ionenfliisse
durch Membrankanéle) stattfinden, die in der Summe nur zu einer geringen
Intensitdtsdnderung fiihren. Diese ist dann aber in viel hoherem Malle in aufeinander
folgenden Messungen synchron, so daB3 eine Mittelung solcher Messungen moglich
wird.

Der EinfluB der Streuung auf die Modulationsamplitude wurde modelliert und
experimentell bestétigt. Das Modell sagt aus, daB3 ab einer Eindringtiefe von ca. 1
mittleren freien Wegldnge des Lichts das Bild des Gitters fast ausschlieBlich von
ungestreutem Licht gebildet wird. Die Modulationsamplitude und damit auch das
Signal-zu-Rausch Verhéltnis nimmt daher in dem Wellenldngenbereich, in dem die
meisten Farbstoffe zur Verfligung stehen, ab einer Tiefe von 70 — 130 pm mit
exp[— 2-z/ ZS] ab ( z: Eindringtiefe, /;: Streulidnge).

Es wurden zwei Typen von Messungen in lebendem Gewebe durchgefiihrt. Zum einen
wurde die Morphologie oberflichennaher Blutgefdlle einer Maus in vivo rekonstruiert,
die zusitzlich zum Blut mit einem Farbstoff gefiillt waren. Hier zeigte sich, dal die
Intensitdten von Strukturen wie der GefiBe im Verhéltnis zur Umgebung im
konventionellen Weitfeldbild falsch wiedergegeben werden koénnen. Im optischen
Schnittbild hingegen sind die Intensititsverhiltnisse durch Beseitigung des gestreuten
AuBerfokuslichts korrekt abgebildet. Bei einer Messung von elektrisch stimulierten
Zellen im Hirnschnitt des Hippocampus einer Ratte in vitro zeigte sich im Vergleich
zum konventionellen Weitfeldbild, da der Signalverlauf im Schnittbild richtig
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rekonstruiert wurde, das Signal-zu-Rausch Verhéltnis aber deutlich schlechter war. Die
relative Intensitétsdnderung durch das funktionelle Signal am Ort der Stimulation wurde
aber als grofer gemessen. In beiden Féllen erwiesen sich also Informationen wie
Kontrast einer Struktur oder Stirke eines Signals in einer bestimmten Tiefe als
verschieden von dem, was das konventionelle Weitfeldbild bei Fokussierung in die
gleiche Tiefe ergab. Dies unterstreicht die Bedeutung der optischen Schnittbildung im
Gehirn nicht nur fiir eine bessere Lokalisierung sondern auch fiir eine korrekte
Abbildung funktioneller Signale.

Die wesentliche Beeintrachtigung bei der Schnittbildung durch strukturierte
Beleuchtung im Gehirn ist das reduzierte Signal-zu-Rausch Verhiltnis. Durch
verschiedene Arten von Mittelungen kann das Signal-zu-Rausch Verhiltnis verbessert
werden. Das Modell, welches das Signal-zu-Rausch Verhiltnis bei der Messung im
Hirnschnitt richtig wiedergibt, sagt vorher, dal durch die Wahl einer 1,35-fach hoheren
Wellenlidnge und 1,56-fach breiterer Gitterstreifen das Signal-zu-Rausch Verhéltnis in
vivo im Vergleich zur Messung in vitro um mehr als eine GroBenordnung gesteigert
werden kann. Es miifite nach der Vorhersage dieses Modells bei einer Messung in der
obersten Hirnschicht auch nur ungefihr doppelt so hidufig gemittelt werden wie in einer
Messung, die im konventionellen Weitfeldmikroskop bei gleicher detektierter
Photonenzahl ein ausreichendes Signal-zu-Rausch Verhiltnis ergibt. Damit wire das
Signal-zu-Rausch Verhiltnis zumindest fiir eine Schnittbildung in der obersten
Hirnschicht so zu verbessern, dal eine Anwendung der strukturierten Beleuchtung
sinnvoll ist.
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