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Spektralbereiche (MCS 621 VIS II; MCS611 NIR 2,2 y; MCS CCD / UV-NIR, Carl Zeiss AG, Jena,
Deutschland).
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Flanken fir effizientes Gewebeeindringverhalten. Die in dichtester Kreispackung angeordneten Fasern
innerhalb der 19-G-Kaniile sind frei wahlbar. Die Abmessungen der Nadel und der optischen Fasern

sind in der Abbildung unten links dargestellt.

Abbildung 3: Programmablaufplan zur Bestimmung der absoluten NADH-Konzentrationen fur opake
Systeme. Der Messbereich wird mit einem Trainingsset (schwarz), bestehend aus VIS- und
Fluoreszenzmessungen, Uberspannt. Mit (1) VIS- und (2) Fluoreszenzmessungen (grau) werden
Zwischenergebnisse (hellgrau) generiert und Unterprogramme (anthrazit) des Algorithmusses

ausgefuhrt, die in der Absolutkonzentration von NADH (weif3) resultieren.

Abbildung 4: Vorverarbeitung der multispektralen Daten durch eine virtuelle Photometerumgebung und
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Abbildung 5: Matrixschreibweise der PCA.
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deutlich erkennbar. Der durch die Referenzmethode ermittelte Puls von 120 Schlagen/Minute wird durch

diese Messtechnik bestatigt.

Abbildung 14: Intensitadtsspektrum der UV-LED bei einer Wellenlange von 365 nm,
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Abbildung 17: (a) Fluoreszenzemissionsspektren Cnapn = 2.0 mmol/l mit unterschiedlichen Calcilit-
Konzentrationen. Die FL-Emission nimmt zu, wenn die Calcilit-Konzentration von 2.4 Gew.-%
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ansteigt. Rechts unten: Intensitat der Fluoreszenzemissionsspektren zwischen 465 und 850 nm einer
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Abildung 20: a) Exemplarisch sind in-vivo-Absorptionsspektren (UV/VIS, NIR und FL) zur Darstellung
der Absorptions-, Streu- und Emissionseigenschaften der einzelnen Gewebeklassen dargestellt. b)
Unter Verwendung einer 2D-Hauptkomponentenanalyse (PCA) ist die Klassifikation in einem Score-Plot

dargestellt. Die Gewichtung der Informationsgehalte der virtuellen Sensoren enthalt der Loading-Plot.

Abbildung 21: Auto-FL-Signal im Verlauf eines Durchstiches.

Abbildung 22: Sekundarsignal der Fettsdauren im Verlauf des Durchstiches.

Abbildung 23: Auftragung der Deoxy-Hb- und der Gesamt-Hb-Absorption Uber den Stichweg startend

von malignem Gewebe in gesundes subkutanes Gewebe vordringend.



Abbildung 24: Absorption der elastischen Rayleigh-Streuung im Wellenlangenbereich des ersten

optischen Fensters.

Abbildung 25: Messaufbau zur Raman-Messung durch ein 15 mm Borosilikatglasfenster

(orthogonale Anordnung Fenster und Sondensystem), Abbildung nach [1].

Abbildung 26: Raman-Spektren von Ethanol inklusive Referenz durch ein 15 mm dickes
Borosilikatglasfenster mit dem langreichweitigen Sondensystem (Brennweite 25,4 mm, Integrationszeit
8 s, Akkumulation = 1), Abbildung nach [1].

Abbildung 27: Peakhohe bei 880 cm~' (843,25 nm), hervorgerufen durch Stokes-Raman-Streuung in
Ethanol bei Variation der Integrationszeit und Laserleistung. Alle Messungen wurden mit der zdlligen
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Anregungswellenldngen, Intensitdten, Faserdurchmessern und Integrationszeiten. Mit einer
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1. Einleitung

Die International Agency for Research on Cancer schatzt, dass im Jahr 2012
14,1 Millionen neue Krebsfalle auftraten und mehr als 8 Millionen Menschen an Krebs
starben. Dies ist die weltweit zweithaufigste Todesursache [5].

Basierend auf den Schatzungen der Vereinten Nationen unter Berlcksichtigung der
demografischen Entwicklung prognostizierten Bray et al., dass im Jahre 2030
22,2 Millionen neue Krebsfalle auftreten werden [6]. Um sich diesem Trend
entgegenzustellen, gilt es, das Auftreten von Krebserkrankungen durch Pravention zu
verhindern, indem man Risikofaktoren vermeidet oder diesen entgegenwirkt, zum
Beispiel mithilfe von gesunder Ernahrung und Bewegung oder auch durch Minimierung
von ultravioletter und radioaktiver Strahlenbelastung, durch Konsum von Drogen und
Alkohol sowie vieles mehr. Besonders wichtig ist auch die moglichst frihe Erkennung
von Krebserkrankungen.

Die Herausforderung besteht darin, die maligne Neoplasie in der frihen Phase zu
diagnostizieren, um die Heilungschancen zu erhéhen. Es werden viele Anstrengungen
unternommen, die Analytik von Gewebeveranderungen weiterzuentwickeln, neue
Verfahren zu etablieren und diese in den kontinuierlichen Verbesserungsprozess
(KVP) der medizinischen Versorgung zu integrieren. Klassische Diagnosemethoden
reichen von Palpation, bildgebenden Verfahren wie Magnetresonanztomographie
(MRT), Szintigraphie oder Computertomographie bis hin zur Biopsie.

Bis heute sind Biopsietechniken, basierend auf mikroskopischen Bildern von
Gewebeschnitten in einem Labor mit anschlielender Interpretation durch einen
Pathologen, der ,Goldstandard“ bei der Diagnose von Gewebeveranderungen [7,8].
Dieses Standardverfahren wird vom Deutschen Krebsforschungszentrum (DKFZ,
Heidelberg) kritisiert, da beispielsweise bei Brustbiopsien fast 50% der 35.000 jahrlich
in Deutschland untersuchten Frauen keine Krebserkrankung (Mammakarzinom)
aufweisen [9]. Eine Pre-Selektion kénnte hierbei die Auswahl unterstitzen. Die
Biopsie-Prozedur gehort zu den am haufigsten durchgefuhrten klinischen Eingriffen in
Deutschland [10].

In Kombination mit der pathologischen Befundung gilt sie als anerkannt und etabliert.
Aktuell gibt es fur eine Biopsie mit nachfolgender mikroskopischer und pathologischer
Befundung keine alternative Methode. Der Pathologe stellt die Art der Erkrankung und
deren Schweregrad fest. Insbesondere bei der Klassifikation von Tumoren in gut- oder

bdsartig sowie bezuglich der Prognosefaktoren (TNM-Klassifikation) ist der Pathologe
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gefragt. Die histopathologische Untersuchung per Mikroskop erfolgt nicht

automatisiert, sondern zeit- und kosteninstensiv von Hand.

Optische Spektroskopie in der Gewebeanalyse

Als unterstlitzendes Werkzeug der Biospie bietet die optische Spektroskopie Vorteile
als minimal-invasives Instrument. Die optische Messtechnik ist in der Lage, konkrete
und abstrakte Vorabinformationen Uber den Gewebezustand in-vivo in Echtzeit
bereitzustellen und benotigt kein Verbrauchsmaterial und wenig Personal.

Seit den 1990er-Jahren arbeiten vermehrt Forschungsgruppen im Bereich
Krebsdiagnostik mit optischen Spektroskopietechniken. Im Folgenden wird ein kleiner
Auszug Uber den Stand der jeweiligen Entwicklungen gegeben:

Eine besondere Bedeutung kommt hierbei der Probenvorbereitung zu. Diese reicht
von gekuhlten, schockgefrorenen [11,12], formalin-fixierten, Paraffin-eingebetteten
(FFPE) [13] Abschnitten bis hin zu nicht fixiertem, gefrorenem oder frischem Gewebe
[13]. Ebenso ist auch das Anwendungsfeld der verschiedenen Spektroskopietechniken
sehr breit gefachert. Die Raman-Spektroskopie wird beispielsweise von vielen
Forschungsgruppen genutzt, z. B. zum Nachweis fibrosen Gewebes [14,15] oder zur
Unterscheidung zwischen normalem Gewebe sowie benignen und malignen Tumoren
im Darm [16]. Hierbei werden die Proben ex-vivo nach der Biopsie ohne weitere
Vorbereitung untersucht. Die Klassifikation von Lungenkarzinomen und
Normalgewebe [17], der Nachweis von Plattenepithelkarzinomen in der
Halskopfregion [18] und Speiserdhrenkrebs [19] sind weitere Beispiele fur den Einsatz
der Raman-Spektroskopie.

Der Nachweis von Pankreas- sowie kolorektalem Karzinomen in frischen Biopsien
ohne Nachbehandlung wurde mittels Nahinfrarot (NIR)-Spektroskopie durchgefiihrt
[20,21]. Alle beispielhaften Untersuchungen wurden ex-vivo durchgefuhrt.

Die Mittelinfrarot (MIR)-Spektroskopie, oft auch als komplementar zur Raman-
Spektroskopie angesehen, ist ein leistungsfahiges Werkzeug in den Bereichen
Arteriosklerose und Leukamie sowie bei Hirntumoren, Arthritis und Bovine
Spongiforme Enzephalopathie (BSE) [22]. Ein weiteres Anwendungsgebiet ist der
Nachweis von Krebsvorlaufern bei der zervikalen Dysplasie als Ersatz fur den
sogenannten Papanicolaou-Test (Pap-Test), der gebrauchliche Ausdruck flr den
vaginalen Zytologie-Abstrich (Farbungsmethode von Zellen und deren Beurteilung auf

Malignitat). Diese Pap-Analyse wird mittels optischen Sonde in-vivo durchgefihrt [23].
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Die genannten Klassifizierungen und Analysen basieren hauptsachlich auf der
Bestimmung der Gewebezusammensetzung und deren Bestandteilen wie
beispielsweise Wasser [24], Fett [25,26], Kollagen [27,28] oder Hdmoglobin (Hb) [29].
Der Gehalt des roten Blutpigments Hb ist ein wichtiger Marker in der Krebsdiagnose,
der durch in-vivo faseroptische Spektroskopie in beiden Formen, oxy- und deoxy-Hb,
feststellbar ist. Durch den Nachweis der beiden Hb-Formen erweisen sich Aussagen
zur Sauerstoffsattigung oder zum Sauerstoffbedarf des Gewebes als aussagekraftige
Groflken [30].

1.1 Zellmetabolismus und endogene Markersubstanzen in malignem Gewebe

Solide Tumore sind auf ein wachsendes Kapillarnetzwerk (tumorinduzierte
Angiogenese) angewiesen. Nur durch Neubildung von Blutgefalien kann der Tumor
mit Sauerstoff und Nahrstoffen versorgt und das Wachstum jenseits eines Volumens
von 1 bis 2 mm? erreicht werden. Ohne gesteigerte Gefallneubildung zur Versorgung
des wachsenden Tumors beschrankt sich die nicht angiogenetische Neoplasie auf
eine symptomlose und nicht klinisch relevante GroRe [31]. Die Ergebnisse von Chen
et al. zeigen, dass bei jedem Patienten der durchschnittliche Hamoglobin(Hb)-Gehalt
in einem Hirntumor in Relation groRer ist als der durchschnittliche Gehalt, der in einem
normalen Kortex gemessen wird. In einem Durschnittswert von sechs Patienten erhielt
man 0,37 + 0,18 g/dl im normalen Kortex und 0,99 * 0,57 g/dl im Tumorgewebe [32].
Da Hb ein starker Absorber im Visuellen und Nahinfraroten ist, werden die
Spektraldaten als Referenz fir den Blutfluss herangezogen: je hoher die
Konzentration, desto hoher die Durchblutung des Gewebes [33]. Zur Ermittlung der
Bindegewebskonzentration erweist sich ein Spektralbereich mit geringer Extinktion im
“optischen Fenster des Gewebes” [3,34] zielfuhrend, indem elastische
Lichtstreuungstechniken zum Einsatz kommen [3]. Neben den zuvor genannten
spektroskopischen Methoden wird die Fluoreszenz(FL)-Diagnostik zur Erkennung von
Haut- [35], Blasen- [36], Lungen- [37] und Gebarmutterhalskrebs [38] eingesetzt. Diese
Techniken basieren auf den unterschiedlichen natirlichen endogenen
Markersubstanzen [39] und deren unterschiedlichen Zusammensetzung in gesundem
und krankem Gewebe. Der Flurophor Nicotinamidadenindinucleotidhydrat (NADH) ist
ein signifikanter endogener Marker [40—42]. Nahezu alle Stoffwechselenzyme
bendtigen NADH als Coenzym. Dieses wird kontinuierlich insbesondere im

Zitronensaurezyklus produziert. NADH ist ein Indikator fur den Zellmetabolismus und



1. Einleitung -4-

gilt als Mal® fir den Redoxzustand sowie fur Sauerstoffmangel und Stérungen der
Atmungskette [43,44]. Einen Anstieg der NADH-Konzentration und somit dessen FL
deutet auf eine verminderte Gewebsaktivitdt und einen damit einhergehenden
niedrigeren NADH-Verbrauch hin [45]. Im Gegensatz dazu verweist eine verringerte
Konzentration im Gewebe auch auf eine Zunahme der metabolischen Zellaktivitat und
einen hohen Verbrauch [46].

Diesen Sachverhalt macht man sich im Allgemeinen flir die Tumorlokalisierung
zunutze, da tumoréses Gewebe im Vergleich zu normalem Gewebe eine reduzierte
FL-Emission aufweist [38]. Zusatzlich kann die FL-Spektroskopie mit diffuser Reflexion
kombiniert als Nachweis der Vorlaufer von Gebarmutterhalskrebs in-vivo eingesetzt
werden [47]. Eine spektroskopiebasierte Endoskopie zur Diagnose von Darmkrebs
verwendet als Marker Fluorophor Protoporphyrin IX (PplX), der sich im malignen
Gewebe anreichert [48].

Kompensation von Matrixeffekten in der Fluorezenzspektroskopie

Das hohe Potenzial der einzelnen optischen Spektroskopie-Techniken durch
Erkennung von unterschiedlichen endogenen und exogenen Markersubstanzen in
verschiedenen Applikationen und Anwendungsfeldern legt den Gedanken nahe, ein
generalistisches Messsystem aufzubauen. Hierzu werden mehrere spektrale
Methoden in einem multispektralen in-vivo-Messsystem, das eine stichoptimierter
Sonde beinhaltet, kombiniert. Diese Technik ermoglicht neue Losungsansatze in der
Auswertung der spektralen Daten, da die Matrixeinflusse in unabhangigen Kanalen
erfasst und hierdurch die ZielgréRe korrigiert werden kann. Interessant ist dies vor
allem bei der Bestimmung des endogenen Markers NADH. Die Anregung der
Fluoreszenzemission mittels Primarlicht erfolgt aus dem am niedrigsten angeregten
elektronischen Zustand s1 nach der Kasha-Regel [49]. Folglich wird das Sekundarlicht
der Fuoreszenzemission immer langwelliger als die des Anregungslichts re-emittiert.
Diese Wellenlangenverschiebung, hin zu energiearmeren Wellenlangen, wird Stokes-
Shift [49] genannt. Sowohl der Primar- als auch der Sekundarlichtpfad sind anfallig fur
Matrixeinflisse (Streu- und Absorptionseinflisse). Diese sind aufgrund der
Inhomogenitat des menschlichen Korpers an unterschiedlichen Orten nicht gleich und
beeinflussen die Fluoreszenzmessung. Die Streu- und Absorptionseigenschaften des
Gewebes hangen hauptsachlich von den Zellstrukturen und insbesondere vom

Hamoglobin und vom Wasser ab. Diese Stoffe und die morphologischen
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Eigenschaften verstarken oder hemmen das detektierbare Fluoreszenzsignal. Es
kommt zu ungenauen Fluoreszenzemissionsmessungen und folglich zu falschen
Konzentrationen.

Fir diesen Sachverhalt greifen viele Methoden zur Korrektur von
Fluoreszenzemissionsspektren, die sich jedoch hinsichtlich ihrer Komplexitat und
Verwendbarkeit erheblich unterscheiden [50]. Die verbreitesten Verfahren basieren
auf  Verhaltnistechniken und beinhalten  Quotienten von gemessenen
Fluoreszenzsignalen durch Reflexionsgrade in entsprechenden Wellenlangenfenstern
[50]. Finlay et al. [51] haben eine von Wu et al. [52] entwickelte Methode
weiterentwickelt, bei der ein Korrekturfaktor auf der Grundlage der
Emissionswellenlange Anwendung findet. Dieser Ansatz wurde von Hull et al. [53]
weiter  verallgemeinert: durch Verwendung experimentell bestimmter
Korrekturfaktoren, die sowohl die Emissionswellenlange als auch die
Anregungswellenlange betreffen. Middelburg et al. erarbeiteten eine Methode, die eine
spezielle Sondengeometrie unter Verwendung mehrerer Einzelfasern zur Variation der
Weglange des im Medium gestreuenden Lichtes anwendet [54]. Eine Monofaser-
Reflexionssonde ist in der Lage, die Absorptionskoeffizienten von Gewebeproben zu
extrahieren [55]. Mehrere Fasern mit verschiedenen Durchmessern kdnnen verwendet
werden, um Phasenfunktionen und reduzierte Streukoeffizienten zu messen [56,57].
Mit der kontiniuerlichen Leistungssteigerung von Computersystemen ist es maoglich,
rechenintensive Monte-Carlo-Simulationen zur Korrektur von Fluoreszenzmessungen
anzuwenden [58,59]. In Kombination mit komplexen Anpassungsalgorithmen, die auf
der Forward-Adjoint-Theorie der Fluoreszenz basieren, ist es zudem maglich, die
optischen Eigenschaften von Gewebeproben aus ihren Reflexionsspektren zu
ermitteln und zur Korrektur ihrer Fluoreszenzemissionsspektren einzusetzen. Dies
erfordert ein Gewebemodell, das Absorber und Streuer sowie allgemeine Kenntnisse
der Konzentration enthalt [60].

In der vorliegenden Arbeit wird ein neuartiger Algorithmus zur quantitativen FL-
Messung unter Einsatz einer neuartigen Sonde prasentiert. Diese maligeschneiderte,
im Stichverhalten optimierte Ultraschall- und MRT-kompatible, multispektrale
Nitinolsonde wurde flr in-vivo-Messungen entwickelt [61]. Die Kombination von Fasern
mit unterschiedlichen optischen Eigenschaften ermdglicht die Durchfihrung
verschiedener spektroskopischer Techniken: ultraviolette (UV), visuelle (VIS),

Nahinfrarot (NIR)- und Fluoreszenzmessungen.
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Hierdurch ist der gewonnene spektrale Informationsgehalt hoher und liefert wichtige

zusatzliche Informationen, die zur Korrektur von Matrixeinflissen hilfreich sind.

Entwickelte in-vivo und kontaktlose Messsysteme
Die vorgestellten Techniken kommen der Vision “Fusion von in-vivo- und in-vitro-
Analytik” nahe und sind in der Lage, die ,ePathology” um wichtige Applikationen zu
erganzen: Erste Gewebeeigenschaften und Informationen zur Vorauswahl der
Biopsate sind wahrend der Operation/Prozedur verfigbar. Der Schwerpunkt dieser
Arbeit ist die Entwicklung einer Sonde zur in-vivo-Vorauswahl. Verschiedene
Sondenkonzepte und ein auf Photonenfluss optimiertes Spektrometer werden fur das
mogliche Einsatzfeld der in-vitro-Gewebe-, aber auch Zellkultur-Analytik entwickelt:
e koaxialer Raman-Sondenaufbau mit langer Brennweite
e koaxialer Raman-Sondenaufbau mit Fresnel-Optik zur Erhéhung von Brennweite
und Sammeleffizienz
e Spektrometer mit optimiertem Photonenfluss in Kombination mit einer
Ruckstreusonde (Proof of concept: Raman-Implementierung in Stich-Sonde) —
wenig Energieeintrag und hohe Sammeleffizienz
Diese Sondenkonzepte beruhen auf der Raman-Technik. Dies liegt darin begriindet,
da die in die Nadel bereits implementierten Techniken entscheidend durch diese
Technik erganzt werden kdnnen. Auf physikalischer Ebene handelt es sich bei NIR-,
MIR- und Raman-Spektroskopie um Schwingungsspektroskopietechniken, bei
ultravioletter und visueller Spektroskopie um Elektronenabsorptionsspektroskopie. Die
Nachweisgrenzen der MIR-Spektroskopie liegt in der GroRenordnung von 100 ppm
(0,01 Gew.-%), in der NIR-Spektroskopie bei ca. 1000 ppm (0,1 Gew.-%) [62,63] und
in der Raman-Spektroskopie unter Laborbedigungen bei 0,8 mmol/l [2].
Von den besagten Techniken besitzt die MIR- und Raman-Technologie durch
Anregung der Grundschwingungen die hochste molekullspezifische Selektivitat. Bei
der zur MIR-Technologie komplementaren Raman-Spektroskopie wird die
eingestrahlte monochromatische Laserwellenlange um die Anregungsenergie einer
Molekulschwingung langwellig verschoben. Die Frequenzunterschiede zum
eingestrahlten Licht entsprechen den molekulcharakteristischen Energien von
Rotations-, Schwingungs-, Phonon- oder Spin-Flip-Prozessen.
Der Grund liegt in einer Wechselwirkung des Lichtes mit der Materie, dem
sogenannten Raman-Effekt, bei dem Energie vom Licht auf die Materie Ubertragen
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wird (,Stokes-Seite” des Spektrums) bzw. Energie von der Materie auf das Licht (,Anti-
Stokes-Seite“ des Spektrums) [64—66].
Die Marktdurchdringung der Raman-Spektroskopie hat in den letzten Jahren sowohl
in der Prozessanalysentechnik als auch in der Laboranalytik zugenommen. Dies liegt
vor allem an der nichtinvasiven Technik tuber dem gleichen optischen Pfad fir Primar-
und Sekundarlicht. Es muss keine Transmissionsstrecke oder eine Reflexionssonde,
die auf Streuereignisse angewiesen ist, wie diese in der klassischen
Absorptionsspektroskopie gebrauchlich ist, aufgebaut werden. Selektive, chemische
Informationen in Prozesseinheiten, Produktionslinien, Zellkulturen und Gewebe sind
ohne Probenvorbereitung addressierbar. Konzentrationsprofile von Reaktanten und
Produkten in Mikrokanalen wurden mittels konfokaler Raman-Mikroskopie mit hoher
raumlicher Auflésung (<10 pm) aufgenommen [67,68]. Eine hohe Selektivitat bei
gleichzeitig niedriger Absorption des Wassermolekuls pradestiniert die Raman-
Spektroskopie (mit 785 nm  Anregung) fur die Kontrolle in der
pharmazeutischen/chemischen Industrie [69,70] und in der Biotechnologie [4,71,72].
Die Raman-Spektroskopie kombiniert also die hohe chemische Spezifitat des MIR-
Bereichs mit dem fur die Applikationen wichtigen Einsatz von VIS/NIR-Lichtleitern aus
Quarz [62,73]. Der Einsatz konventioneller Lichtwellenleiter ist dadurch mdglich, dass
die Anregungswellenlange des Lasers frei gewahlt werden kann. Die Nutzung von
Lichtleitern zur optischen Kopplung gewahrleistet eine raumliche Trennung von
Primarlichtquelle und Spektrometer/Detektoren vom Messort: sei es die Verfolgung
von chemischen und biotechnologischen Prozessen mit Immersionssonden, d. h.
direkter Kontakt zum Medium [74] oder die hier vorgestellten Sonden, die kontaklos
die Probe analysieren konnen.
Speziell im exploratorischen Bereich ergeben sich Vorteile des kontaklosen Messens:

e Vermeidung von (Kreuz-) Kontamination, da keine Sonde in Behaltnisse

eingefihrt werden oder in Kontakt mit der Probe kommen
e keine besondere Materialwahl fir aggressive Medien oder Autoklavierung
notwendig (z. B. Hastelloy-Stahl, Tantal oder Keramik)
e Wartungen bzw. Justagearbeiten der Sonde sind von auferhalb des Reaktors

maoglich
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1.2 Zielsetzung

Ziel dieser Arbeit ist es eine kontinuierliche, optische in-vivo-Messung zur Detektion
und Lokalisation cancerogenen Gewebes zu entwickeln. Hierbei soll ein System
entwickelt werden, das mehrere Spektroskopietechniken (UV/VIS, NIR und
Fluoreszenz) miteinander vereint. Die zu entwickelnde Sonde muss in der Lage sein
effizient in Gewebe einstechen zu koénnen. Die gewonnen multispektralen
Informationen sollen Uber chemometrische Methoden ausgewertet werden. Durch die
innovative ,point of care“ Messtechnik wird der behandelnde Arzt schon wahrend einer
Biopsie visuell Uber den aktuellen, lokalen Gewebezustand, an dem sich die
Nadelspitze befindet, informiert. Hierbei sind zielgerichtete Gewebeentnahmen
moglich. Bei dem entwickelten Instrument handelt es sich um ein Onlinesystem. Der
komplette Stichweg der Biospie wird optisch verfolgt, d.h. dem Arzt liegen die Daten
des kompletten Weges zur Befunderstellung vor. Die Diagnostik des zu
untersuchenden Organs wird reprasentativer. Der Arzt muss sich nicht mehr nur auf
die Histopathologie verlassen. Die diagnostische Treffsicherheit wird durch
zielgerichtete Biopsatentnahme erhdht. Vorabuntersuchungen sollen zeigen ob es
moglich ist die Raman-Spektroskopie in die Prozesskette als in-vitro-Werkzeug zu
integrieren. Hierbei soll die notwendige Anregungsleistung gesenkt, aber die
Nachweisempfindlichkeit und die maximale Abtastrate gesteigert werden. Fur die
zukUnftige in-vivo-Applikation soll es mdglich sein, diesen neu zu entwickelenden
Detektor mit der auf Remission beruhenden, ebenfalls neu entwickelten, Stichsonde

zu kombinieren.
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2. Material und Methoden

In diesem Kapitel werden alle verwendeten Materialien (Aufbauten, optische Bauteile,

Chemikalien, Zellen, Modellsysteme) und verwendete Methoden vorgstellt und deren

Aufbau und Funktionsweise naher erlautert.

2.1 Setup der multispektralen Gewebeanalytik

Der multispektrale Messaufbau zum in-vivo-Monitoring ist schematisch in Abbildung 1

dargestellt. Die Anordnung enthalt zwei Lichtquellen und drei Spektrometer:

365 nm Leuchtdioden-Lichtquelle (LED; NCSU 033B, Nichia, Tokushima, Japan)
Breitbandige Halogenlampe (CLH 600, Carl Zeiss AG, Jena, Deutschland)
FL-Spektrometer (MCS CCD / UV-NIR, Carl Zeiss AG, Jena, Deutschland)
UV/VIS-Spektrometer (MCS 621 VIS Il, Carl Zeiss AG, Jena, Deutschland)
NIR-Spektrometer (MCS611 NIR 2.2, Carl Zeiss AG, Jena, Deutschland)

Computer zur Datenerfassung und Auswertung
(virtuelle Photometerstruktur)

|

Anregungsseite Detektionsseite
Halogen- Fluoreszenz-
OV EED lampe spekirometer
Fremdlichtunterdriickung Gewebe
Verteiler | /
WYL
Streuung /
i v . Absorption
I i i Fluoreszenz <
Datenleitungen Linearsystem | Multispektraler- < ' grachung <
Lichtwellenleiter i * Stichsensor ;
: AN .
e L

Abbildung 1: Setup fur die multispektrale in-vivo-Gewebeanalyse. Der Aufbau besteht aus zwei
Lichtquellen (UV-LED: NCSU 033B, Nichia, Tokushima, Japan; Halogenlampe: CLH 600, Carl Zeiss
AG, Jena, Deutschland) und drei Spektrometern fir die Detektion des Sekundarlichtes der einzelnen
Spektralbereiche (MCS 621 VIS Il; MCS611 NIR 2,2 y; MCS CCD / UV-NIR, Carl Zeiss AG, Jena,
Deutschland).
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Daruber hinaus beinhaltet das Setup den, im nachsten Abschnitt (Aufbau und Design
des multispektralen faseroptischen Stichsensors zur in-vivo-Gewebeanalytik)
beschriebenen, faseroptischen, multispektralen Stichsensor mit sieben unabhangigen
optischen Fasern.

Die UVA-LED hat ein Emissionsmaximum bei 365 nm sowie eine spektrale
Halbwertsbreite von 9 nm (FWHM) und fuhrt eine optische Leistung am Sondenkopf
von 160 pyW in das zu untersuchende Medium zu. Finf von sieben im Sondenkopf
verbauten Glasfasern werden in dieser Studie verwendet: zwei zur Einkopplung des
Primarlichtes in die Fasern und drei als Detektionspfade des Sekundarlichtes zurlck
in die jeweiligen Spektrometer (siehe Abbildung 1 und 2). Die Lichtquellen und
Spektrometer sind farblich gekennzeichnet und die jeweils zugehoérige Faser mit der
gleichen Farbe versehen. Alle Lichtwellenleiter werden Gber SubMiniature-Version A
(SMA)-Verbinder mit der faseroptischen Sonde verbunden. Zur besseren
Unterscheidung sind die Lichtquellen und Detektoren farblich hervorgehoben.

Fir die longitudinale Positionierung der Sonde ist diese auf einem Linearsystem
befestigt (Spindler & Hoyer, Goéttingen, Deutschland).

Die Spektren werden mit der Software Aspect Plus® (Version 2.3, Carl Zeiss AG, Jena,
Deutschland) und mit den Integrationszeiten 100 ms fur UV/VIS-, 200 ms fur NIR sowie
250 ms fur FL-Spektroskopie aufgenommen. Um das Signal-Rausch-Verhaltnis zu
verbessern, werden die Mittelwerte aus jeweils drei Datensatzen berechnet. Die
Messsequenz lautet wie folgt:

1) FL-Spektroskopie (kontinuierliche Dunkelstromkorrektur)

2) UV/VIS-Spektroskopie (kontinuierliche Dunkelstromkorrektur)

)
)
3) NIR-Spektroskopie (kontinuierliche Dunkelstromkorrektur)
4) Datenaufbereitung

)

5) PCA mittels Unscrambler® X (CAMO Software AS, Norwegen)

Um Stoéreinflisse durch Umgebungslicht auszuschliel3en, wird die Messanordnung
wahrend der Versuche durch zwei Schichten lichtdicht verschlossen und zwar mit
schwarzem Textilgewebe als auliere Schicht und mit Carbon-Black-Polymerfolie als
innere Schicht. Carbon-Black-Polymerfolie wird verwendet, da diese Folie mit

Kohlenstoffpartikeln durchgefarbt ist und so keine messbare Auto-Fluoreszenz zeigt.



2. Material und Methoden -11-

Das Setup einschlieRlich der multispektralen Stichnadel wird durch UV/VIS-, NIR- und
FL-Messungen in einem FlUussigkeitsgewebephantom (siehe Kapitel ,Modellsystem
flissiges Gewebephantom®) evaluiert, sowie in einem Proof-of-Concept im Tiermodell
bei simultaner Ultraschalliberwachung. Die MRT-Fahigkeit wurde durch Messungen

der Nadelposition in einem biologischen Phantom bestatigt [3].

2.2 Aufbau des multispektralen Stichsensors zur in-vivo-Gewebeanalytik

Die optische Funktion der Stichsonde beruht auf sieben Quarzfasern (numerische
Apertur (NA) 0,22; Kern-/Auf3endurchmesser: 200/250 ym, Edmund Optics Ltd., York,
UK), siehe Abbildung 2. Diese sind innerhalb der Kantle in hexagonal dichtester
Kreispackung (Packungsdichte: ca.78 %) angeordnet. Die Schnittdarstellung A-A links

unten enthalt die wichtigsten Abmessungen der verwendeten Kantle und Fasern.

Lichtwellenleiter

geschliffene und polierte
Oberfliche

Hinterschliff

Kaniilenmaterial:
Edelstahl oder Nitinol

Verfullt und fixiert
U mit Epoxidharz

0,785 mm

1,100 mm

VISINIR = optimiert fiir den visuellen / nahinfraroten Bereich
UVIVIS = optimiert fiir den ultravioletten / visuellen Bereich

Abbildung 2: Im 30° Winkel angeschliffener Sondenkopf der Multispektralnadel mit geschéarften
Flanken fur effizientes Gewebeeindringverhalten. Die in dichtester Kreispackung angeordneten Fasern
innerhalb der 19-G-Kanile sind frei wahlbar. Die Abmessungen der Nadel und der optischen Fasern
sind in der Abbildung unten links dargestellt.
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Die Zwickel zwischen den einzelnen Fasern werden mittels eines Epoxidharzes (EPO-
TEK® 353ND, Epoxy Technology Inc., Billerica, USA) verfullt, das nach den USP
Class VI und ISO 10993 Biokompatibilitatsstandards flr medizinische Implantate
zertifiziert ist. Ebenfalls werden die Anforderungen an Sterilisationsverfahren durch
den CIDEX® OPA-Sterilisationsstandard erfullt. Durch thermischen Energieeintrag
polymerisiert das 2-Komponentenharz (bestehend aus Harter und Binder) in wenigen
Minuten aus und fixiert die Fasern in der Kanule miteinander.

Die Ultraschall- und MRT-Kompatibilitat wird durch die 1,1 mm 19-G-Kanlle
(Innendurchmesser 0,785 mm, Edelstahl, Sterican, B. Braun AG, Melsungen,
Deutschland) oder Nitinol-Kapillare [75-77] (Endosmart® Gesellschaft fur
Medizintechnik mbH, Stutensee, Deutschland) erreicht.

Ein spezieller Sondenschliff ahnlich einer Injektionsnadel gewahrleistet ein effizientes
Eindringen in das Gewebe.

Die zentrische Faser ist fur den UV/VIS-Bereich optimiert (hoher OH-Gehalt). Sie wird
daher fur den Lichteintrag der FL-Anregung verwendet. Die umgebenden sechs
VIS/NIR-Fasern  (niedriger OH-Gehalt) zum Eintrag der breitbandigen
Halogenlichtquelle und zur Detektion der einzelnen Techniken.

Die Kombination verschiedener optischer Fasereigenschaften im Sondenkopf
ermoglicht die nacheinander getaktete, in-vivo-Anwendung verschiedener
spektroskopischer Techniken am gleichen Messort. Durch einen Verteiler werden die
sieben optischen Fasern in voneinander unabhangige, abgeschirmte Kanale
aufgeteilt. Dies gestattet eine individuelle und gleichzeitige Auswahl von Lichtquellen
und Spektrometern oder anderen Detektoren Uber eine SMA-Verbindung [3]. Die
optische Eindringtiefe von dem, aus der Nadel ausgekoppeltem Licht, in ein
Flussigkeitsgewebephantom betragt etwa 0,8 mm. Die Streukoeffizienten werden

ahnlich menschlicher Unterarmhaut eingestellt (Fitzpatrick-Skala Typ II) [3].

2.3 Modellsystem fliissiges Gewebephantom

Die Validierung der Relevanz der Sondensignale hinsichtlich selektiver Erkennbarkeit
gewebetypischer Stoffe, erfolgt mittels UV/VIS-Remissions- und
Fluoreszenzspektroskopie in einem flissigen Phantom. Da die Messung von
menschlichem und tierischem Gewebe nur unter erhdhtem Aufwand durchfihrbar ist
und Streu- sowie Absorptionskoeffizienten im Gewebe nicht gezielt variiert werden

konnen, wurde ein flissiges Phantom etabliert. Zur einfacheren und risikoarmeren
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Handhabung wahrend der Versuchsreihen wird ein flissiges Gewebephantom
entwickelt, das auf menschliches oder tierisches Hamoglobin verzichtet. Hierbei
handelt es sich um eine wassrige Suspension von Calcilit (Streuer: mittlere
Teilchengrofe von 4 um, (Calcilit 4G, Artikelnummer FU 1001054 / 8.2.02, Alpha Calcit
Fallstoff GmbH & Co. KG, Kdln, Deutschland)), New Coccine (New Coccine, Sigma-
Aldrich Chemie GmbH, Munchen, Deutschland) und NADH (Fluorophor: NADH-
Dinatriumsalz, Artikelnummer AE12.2, Carl Roth GmbH & Co. KG, Karlsruhe,
Deutschland).
Hierdurch ist es moglich, Gewebe sowohl in seinen Streu- als auch in seinen
Absorptionseigenschaften gezielt zu imitieren. Die Konzentrationen von 2,7 Gew.-%
zeigt annahernd die gleichen Rulckstreueigenschaften wie helles Unterarmgewebe
(Fitzpatrick-Skala Typ IlI). Um die Streueigenschaften verschiedener Gewebe und
speziell unterschiedlicher Hauttypen darzustellen, wurden die Messungen in dieser
Arbeit in einem Calcilit-Massenanteil der Mischungskomponente zwischen 2,4 % und
3,0 % durchgefihrt. Die Bestimmung der Streukoeffizienten des flissigen
Gewebephantoms erfolgte anhand von Transmissionsspektren einer hochverdiinnten
Suspension (Calcilit und VE-Wasser).
Die Randbereiche des Modells bilden die Streukoeffizienten:

e 600 nm; 64,9 cm™// 940 nm 51,9 cm™ (2,4 Gew.-% Calcilit)

e 600 nm; 81,1 cm™// 940 nm 64,8 cm™' (3,0 Gew.-% Calcilit)
Die Streukoeffizienten der Haut liegen laut Literatur zwischen 29,7 und 68,7 cm™! bei
einer Wellenlange von 500 nm [78]. Die Streukoeffizienten dieser Suspension bei
500 nm betragen 67,6 cm™ (2,4 Gew.-%) und 84,5 cm™ (3,0 Gew.-%). Eine hohere
oder niedrigere Gewebestreuung kann mit anderen Calcilit-Konzentrationen imitiert
werden. NADH dient als Fluorophor innerhalb des physiologischen Bereiches von 0 bis
2,0 mmol/l. Dieser Wertebereich wurde durch Literaturrecherche festgelegt: Reiss et
al. bestimmten die NADH-Konzentration einer Rattenleber zu 1 pmol/g [79]. Eine
weitere Forschergruppe identifizierte die molare Konzentration von NADH in Zellen in

einem Bereich zwischen 0 und 0,9 mmol/L [80].

2.4 Auto-Streu-Korrektur

Zur Bestimmung der absoluten NADH-Konzentration im Gewebephantom ermdglicht
die autoklavierbare Nadelsonde die Erfassung der multispektralen Ruckstreuspektren

von UV/VIS, NIR- und FL. Hierbei werden die Fluoreszenzemissionsspektren bei
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465 nm unter Verwendung einer diffusen Reflexionsspektroskopie zwischen 600 nm
und 940 nm korrigiert. Dadurch kann der Einfluss von Mehrfachstreuungen auf dem
optischen Weg durch die dispergierte Phase kompensiert werden. Das Primarlicht
muss in die Apertur der Detektionsfaser zurtickgestreut und detektiert werden. Dies
geschieht durch Streuung- und Mehrfachstreuung des Primarlichts im flussigen
Gewebephantom und wird als Sekundarlicht (Fluoreszenz) erfasst. Vor der Sonde
bildet sich ein mit Photonen angereichertes Messvolumen, in dem Streu- und
Mehrfachstreu-Effekte auftreten. Kommt es zu einer Erh6hung des Massenanteils an
Streuer in der Mischungskomponente des Phantoms, werden die Photonen vermehrt
gestreut und das Messvolumen verkleinert sich. Auf diese Weise wird das erzeugte
Volumen ,heller, da statistisch mehr Streuzentren zur Verfligung stehen, die die
Anregungsenergie innerhalb eines kleineren Messvolumens eingrenzen. Hierdurch
wird die mittlere freie Wegstrecke der Photonen reduziert und das erfasste
Probenvolumen ebenfalls kleiner. Im besagten Konzentrationsbereich stehen folglich
mit Erhdhung des Streuergehaltes mehr Photonen pro Volumen zu Verfligung und die
Fluoreszenz steigt an. Das Uberwachte, rickgestreute, sichtbare Licht wird verwendet,
um die Fluoreszenzspektren zu korrigieren und dadurch die wahren NADH-
Konzentrationen bei unbekannten Calcilit-Konzentrationen zu bestimmen.

Die Eigenschaften des rickgestreuten Lichtes der Halogenlampe durch Absorption
und Fluoreszenz sind im optischen Fenster zwischen 600 nm und 940 nm nahezu
unbeeinflusst. Zusammen mit Referenzmessungen unterschiedlicher Calcilit- und
verschiedener Fluorophor-Konzentrationen, die den Messraum des Modells flr
weitere streuungskorrigierte Messungen aufspannen, kann die Korrelation zwischen
dem Integral des riickgestreuten sichtbaren Lichts verwendet werden, um den Einfluss
der Streuung zu kompensieren. Dies fuhrt zu absoluten NADH-Konzentrationen (siehe
Abbildung 3). Hierbei wird der Programmablaufplan zur Bestimmung der absoluten
NADH-Konzentrationen dargestellt. Durch ein Trainingsset ,Vorbereitung/Anlernen
des Modells im Labor® (blau) wird der Messbereich Uberspannt. Mit VIS- und
Fluoreszenzmessungen (dunkelgrau) werden Zwischenergebnisse (hellgrau)
generiert und Unterprogramme (schwarz) des Algorithmusses ausgefuhrt, die in der

Absolutkonzentration von NADH (weil3) resultieren.
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Endergebnis

Abbildung 3: Programmablaufplan zur Bestimmung der absoluten NADH-Konzentrationen fiir opake
Systeme. Der Messbereich wird mit einem Trainingsset ,Vorbereitung/Anlernen des Modells im Labor*®
(blau), bestehend aus VIS- und Fluoreszenzmessungen, Uberspannt. Mit (1) VIS- und (2)
Fluoreszenzmessungen (dunkelgrau) werden Zwischenergebnisse (hellgrau) generiert und
Unterprogramme (schwarz) des Algorithmusses ausgefuhrt, die in der Absolutkonzentration von NADH

(weil) resultieren.

Nachfolgend werden die einzelnen Schritte des Programms naher beschrieben. Die
Beziehung zwischen der gemessenen Fluoreszenzintensitat y und der Fluorophor-

Konzentration x (in mmol/l) ergibt sich aus der Gleichung (1):

y=A-In(x+B)+C (1)

Der Parameter y steht fur die Peak-Intensitat der Fluoreszenzemission bei 465 nm; x
ist die quantitative Fluorophor (NADH)-Konzentration; A, B und C sind Parameter, die
von der simultan ermittelten Calcilit-Konzentration direkt abhangig sind. Ein
vermessenes Testset innerhalb des aufgespannten Messbereichs mit unbekannten
Calcilit- und NADH-Konzentrationen dient zur Ermittlung und Validierung des Systems.
Als Referenzmethode fungiert die gravimetrische Bestimmung von Calcilit und der
verschiedenen NADH-Konzentrationen. Gleichung (1) stellt eine effiziente Naherung
an die Messwerte dar. Bei sehr niedrigen Fluorophor-Konzentrationen folgen die Werte

einem annahernd linearen Trend [81,82]. Im vorgestellten System trat eine
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Abweichung von diesem Verhalten ab 0,2 mmol/l auf. Das Messvolumen der
Ruckstreusonde wird reduziert und die resultierende Eindringtiefe des Lichtes
verringert. Die Parameter A und B beeinflussen direkt den Verlauf der Funktion. A
nimmt Einfluss auf die Sensitivitat des gesamten Messsystems. Die Sensitivitat wird
bestimm von der Intensitat der Lichtquelle, der Sammeleffizienz der Sonde, des
Photonenflusses im Spektrometer, der Empfindlichkeit des Detektors und der
Elektronik. Der Parameter B passt die Ergebnisse der natlrlichen Logarithmusfunktion
(In-Funktion) bei x = 0 an, da der Wertebereich sonst nicht definiert ware. Zudem
beeinflusst dieser Parameter die Gleichung bei niedrigen Konzentrationen — kleine B-
Werte fuhren zu grof3en Steigungen bei kleinen x-Werten — da x und B im Nenner der
ersten Ableitung erscheinen. Unabhangig davon kann der Wert von C die Funktion in
Richtung der y-Achse verschieben. Die Verschiebung durch den y-Achsenabschnitt
dient dazu parasitare Signale (z.B. Raman-Streuung von Wasser bei einer
Anregungswellenlange  von 365 nm, die sich teilweise mit den
Fluoreszenzemissionsspektren Uberlappen, sowie die inharente Fluoreszenz der
faseroptischen Sonde) zu kompensieren. Zum besseren Verstandnis ist die erste

Ableitung der Gleichung dargestelit:

dy A
dx x+B

(2)

Nach Bestimmung der Calcilit-Konzentration und Messung des
Fluoreszenzemissionspeaks werden die Werte von A, B und C fUr das untersuchte
unbekannte System bestimmt. Gleichung (1) muss hierzu nach der wahren NADH-

Konzentration umgestellt werden.

y—C
x=e2)=B (3)

Mit dieser Methode ist eine quantitative Bestimmung des Fluorophor-Gehaltes

unabhangig von den Streueigenschaften des Phantoms maglich.
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2.5 Tiermodell und Vorgehensweise

Fir diese Studie wurden weibliche SPF-NMRI-Mause (Alter: 12 Wochen, Janvier-
Labs, Le Genest St. Isle, Frankreich) mit freiem Zugang zu Nahrung und Wasser
eingesetzt. Die Versuche wurden nach den lokalen und internationalen Vorschriften,
die der EC 2010/63 Direktive fur die Pflege und Verwendung von Labortieren
entsprechen, durchgefuhrt. Sechs Mausen wurde subkutan in die Flankenregion 5E +
05 LLC P4-Zellen/Maus (Lewis-Lungenkarzinomzellen in 100 pL; phosphat-gepufferte
Kochsalzlésung) injiziert. Nach ca. zwei Wochen waren die Carcinoma in situ auf eine
Grolle von etwa 1 cm® angewachsen und die Tiere unter Anasthesie untersucht
[Medetomidin 0,5 mg/kg Korpergewicht (KG) (Eurovet, Albrecht GmbH, Aulendorf,
Deutschland), Midazolam 5 mg/kg KG (Ratiopharm GmbH, Ulm, Deutschland),
Fentanyl, 0,05 mg/kg KG (Janssen Cilag, Neuss, Deutschland)]. Nach Rasur der
betreffenden Stelle und Desinfektion der Cutis ermdglichte ein kleiner Hautschnitt von
etwa 1-2mm in der Nahe des Tumors den minimalinvasiven Eingriff der multispektralen

Stichnadel. Die Temperatur der Tiere wurde konstant afebril gehalten.

2.6 Bestimmung der Nadelposition mittels Ultraschall und Polymerfilament

In der vorgestellten Untersuchung zur in-vivo-Klassifikation wurde die faseroptische
Nadel mit einem Ultraschallsystem (Philips Sonos 5500; Philips Medical System,
Hamburg, Deutschland) mit den folgenden Attributen verfolgt:

e Kopf: lineare Philips 15-6L-Sonde

e Tiefeneinstellung: 2 cm

e Frequenz: 76 Hz

Wahrend der Versuche wurde die Gelschichtdicke zwischen Sonde und Haut im
Zentimeterbereich gehalten, um einen ausreichenden Abstand zwischen Sonde und
Hautoberflache herzustellen. Messungen des Gewebes direkt wunter der
Hautoberflache wurden ermdglicht. Ein Polymerfilament (PROLENE, Johnson &
Johnson Medical GmbH, Norderstedt, Deutschland) markierte zusatzlich den
Stichkanal. Dieser wurde mit einem UV-Klebstoff (Bondic®, VIKO UG, Minchen,
Deutschland) seitlich am Sondenkopf befestigt und verblieb als Markierung im
Stichkanal.
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2.7 Vorbehandlung der multispektralen Informationen

Aufgrund der groRen Datenmengen der drei Zeilenkameras der jeweiligen
Spektrometer (UV / VIS, NIR und FL) war eine Vorverarbeitung zur Datenreduktion
notwendig. Die erzeugte Menge an Rohdaten (40.000 Bytes pro Messpunkt) wurde
durch eine spezialisierte, virtuelle Photometerstruktur auf flinf aussagekraftige
Messkanale mittels Computer/Tablett reduziert. Die Bereiche wurden aufgrund der
spektralen Eigenschaften den Bereichen endogener Marker-Substanzen oder
bekannten morphologischen Anderungen zugeordnet.

Bei einer Abtastrate von 50 Hz, entsprechend 3.000 Messpunkten pro Minute, betrug
die Datenmenge vor der Reduktion 120 Megabyte pro Minute. Nach der
Vorverarbeitung war diese um den Faktor 4.000 auf 0,03 Megabyte pro Minute
Betriebszeit reduziert (Datenreduktion durch virtuelle Photometerstruktur, siehe
Abbildung 4).

Dadurch wurden die Speicheranforderungen und die notwendige Rechenleistung bei
der Klassifizierung mittels ,principal component analysis“ PCA stark reduziert. Hiervon
profitieren insbesondere mobile Gerate, bei denen durch Reduktion des
Rechenaufwandes die Akkulaufzeit gesteigert werden kann.

Fur die hier beschriebene Applikation ist das Flussdiagramm in Abbildung 4
dargestellt, das alle angewandten Bandpassfilter und ihre Grenzen fur die Messung
Messkanale (MK) und die Referenzkanale (RK) enthalt.

Datenreduktion i - Computer/Tablet
— VIrtueIISetPr;:tometer +——> | oder eingebettetes
Um den Faktor 4.000 ruktur System

1l
i I N G A

Integer: 2 Bytes Integer: 2 Bytes Integer: 2 Bytes Integer: 2 Bytes Integer: 2 Bytes

»big data®

40.000 Bytes per
measurement point

UVIVIS Daten
NIR Daten

FL Daten

MK:750-770 nm
MK: 450-458 nm MK: 481-629 nm RK 1/2: T16.726/ MK:639-940 nm MK: 1683 -1800 nm

RK: 660-690 nm RK: 639-940 nm 796-806 nm RK: 1608-1658 nm
[ | l | J
_ 10 Bytes
MK = Messkanal Hauptkomponenten-
RK = Referenzkanal analyse (PCA)

Abbildung 4: Vorverarbeitung der multispektralen Daten durch eine virtuelle Photometerumgebung und

Klassifizierung der stark reduzierten Datenmenge in finf Kanalen durch eine PCA-Klassifikation.
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2.8 Multivariate Datenanalyse der spektralen Datensatze und Klassifikation der

virtuellen Photometriedaten mittels PCA

Die PCA gehort zu den chemometrischen Methoden zur Klassifikation, die ein
Maximum an Informationen aus experimentellen Messdaten extrahieren. Die PCA ist
eine statistische Klassifikationsmethode mit dem Ziel, multidimensionale Daten auf
wenige Hauptkomponenten (PCs) zu reduzieren [83]. Das resultierende
Koordinatensystem beschreibt die aufgenommenen Spektraldaten aus den
verschiedenen verwendeten Techniken: UV/VIS-, NIR- und FL-Spektroskopie in Form
einzelner, aus dem gesamten Datensatz erzeugten, Messsensoren/Kanale.

Der Einfluss jeder einzelnen Sensor-Variablen auf eine Hauptkomponente wird in den
Loadings ausgedruckt. Die Kanale selbst werden auf den Scores im neuen PC-

Koordinatensystem beschrieben:

X=TPT+E (4)

X = Datenmatrix (Zeilen sind die Proben; Spalten die Spektralwerte)
T = Scorematrix (Beschreibung der Proben — gewichtet)
PT = transponierte Loadingmatrix (fasst die Daten zusammen — Variablen)

E = Residuenmatrix (unerklarter Anteil — Rauschen, Fehler)

Die multivariate Datenanalyse oder auch Chemometrie ist ein unverzichtbares
Hilfsmittel bei der Analyse und Auswertung grof3er Datensatze. Sie ist in der Lage,
Informationen mehrdimensional durch Mustererkennung zu extrahieren und diese zu
klassifizieren bzw. in Regressionsmodelle umzusetzen. Der Gebrauch erfolgt
automatisch nach Festlegung und Eingrenzung von Variablen z. B.
Wellenlangenbereichen, Datenaufbereitung, Anzahl der Hauptkomponenten und
Auswahl der Lésungsalgorithmen, z. B. den Nonlinear Iterative Partial Least Square-
Algorithm (NIPALS).

Die vorliegenden Datensatze werden wie folgt fir das Modell aufbereitet: Zunachst
werden aus Recherche und Versuchen an totem Gewebe und im flissigen Phantom
relevante Spektrenbereiche identifiziert, im Tiermodell verifiziert und bestatigt. Die
Bereiche werden als einzelne Sensoren betrachtet. Hierdurch konnen die Daten
reduziert und vereinfacht werden (weitere Informationen siehe Datenreduktion).

AnschlieRend findet eine Klassifizierung mittels PCA statt.
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Die bekanntesten Ergebnisdiagramme aus der PCA sind der Score- und Loadingsplot,
welche auch grolde Datenmengen fur den Betrachter Uberschaubar und klassifizierbar
machen. Beispielsweise bedeutet ein positiver Scorewert, dass die Proben bezlglich
dieser Hauptkomponente — in unserem Fall einer der funf virtuellen Sensoren —
dominiert werden, bzw. die hochste Varianz aufweisen. Entsprechend sind negative
Probenwerte  unterdurchschnittlich  bzgl. dieses Sensors bzw. dieser
Hauptkomponente. Wichtig ist zudem, die Loadings zu betrachten. Hierbei besagt ein
positiver/negativer Loadingwert, dass die Variable positiv/negativ. mit der
Hauptkomponente korreliert ist.

Das mathematische Prinzip der PCA beruht auf der Losung eines Eigenwertproblems
der linearen Algebra. Die Beschreibung der Daten, der Scorewerte, der Loadings und

der Residuen erfolgt in Matrixschreibweise (siehe Abbildung 5).

T

P

Loadings

X

|
—
M

Datenmatrix Scores Residuenmatrix

Abbildung 5: Matrixschreibweise der PCA, Abbildung nach [83].

Faktoren sind GroRen, die aus den Variablen berechnet werden und jede Probe im
Faktorenraum beschreiben. Bei unendlich vielen Faktoren wurde die Residuen-Matrix
gegen null laufen und folglich wegfallen. Es ist jedoch immer anzustreben, mit so
wenigen Faktoren wie moglich und so vielen Faktoren wie noétig zu arbeiten. Ein
uberbestimmtes Modell ist im Betrieb deutlich weniger robust und anfalliger far
Storgrofen. Deshalb wurde in dieser Arbeit mit lediglich zwei Faktoren gearbeitet,
denen als Variablen die virtuelle 5-Kanal-Photometerstruktur dient.

Fir die Datenmatrix wird vor der eigentlichen Hauptkomponentenanalyse eine

Mittenzentrierung durchgefuhrt:

N
1
x(zentriert), = x(orig), — Nz x(orign),, (5)
i=1
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Hierbei wird Uber jede Variable der Spalte der Datenmatrix X der Mittelwert berechnet
und vom Originalwert der Spalte abgezogen.
Durch das Einsetzen der Mittenzentrierung (siehe Gleichung 4) in die allgemeine

Gleichung der Hauptkomponentenanalyse (PCA),
X=TPT+E (6)

ergibt sich folgende Gleichung:

A
Xik = XmitteLk T Z tiaPka t+ €ikay (7)

a=1

Xmitterx = K — ter Spaltenmittelwert
tia = Scorewert fiir Objekt i und Hauptkomponente a
Pra = Loadingwert fiir Variable k und Hauptkomonente a

eix(a) — Restfehler nach A Hauptkomponenten

Bei der PCA handelt es sich um ein lineares additives Modell. Dies bedeutet, dass
nacheinander die Hauptkomponenten berechnet und dem Modell hinzugeflgt werden.
Der Restfehler wird kleiner und der Informationsgehalt in den einzelnen Komponenten
groler.

Verschiedene Verfahren sind in der Lage, das Eigenwertproblem zu lésen. Das
Standardverfahren bildet zuerst die Kovarianz-Matrix Z, welche die Varianz der

Variablen aus der Datenmatrix X beschreibt [83].
Z=X"X (8)

Z hat die Dimension (MxM). Hierbei steht M fiir die Anzahl der Variablen. Die Matrix
Z" wurde bestimmt, die die Varianz der Objekte (NxN) beschreibt. Hat man mehr
Objekte als Variablen, wie dies bei spektroskopischen Daten der Fall ist, wird meist

nach der folgenden Kovarianzmatrix gerechnet [83]:

ZT = xXT (9)
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Hierbei handelt es sich um eine quadratische Matrix, in der die Varianz auf den
Diagnonalelementen steht. Die AufRerdiagonalelemente beinhalten die Kovarianzen.
Durch Diagonalisieren der Matrix stehen auf der Diagonalen (die Varianzen der
Koordinaten). Diese wiederum geben die Richtung der Loadings, also der
Hauptkomponentenachsen, an.

Far spektroskopische Daten ist der gebrauchlichste Ansatz die Singularwertzerlegung
(Singular Value, Decomposition, SVD): Hierbei wird zunachst die Datenmatrix X der

Dimension (NxM) in drei Matrizen zerlegt [83]:

X =UsSVT (10)

Durch Ersetzen T(51S)PT erhalt man:

U=TStund VT (11)

U=TStundVT =P (12)

und S2 = P~1ZP (13)

P ist hierbei die Transformationsmatrix und Matrix S die diagonalisierte
Kovarianzmatrix. Deren Diagonalwerte sind die sogenannten Singularwerte (singular
values). Diese sind die Quadratwurzel der Eigenwerte der Kovarianzmatrix Z = X7 X.
Diese Eigenwerte stehen nach ihrer Grof3e in der Matrix S - s4,s,,s,. Der erste
Eigenvektor p, stellt die Richtung hochster Varianz dar, dann p,,p;,p,. Die
Eigenvektoren sind nach lhrer Wichtigkeit geordnet und der Vektor mit der kleinsten
Varianz hat auch den kleinsten Eigenwert. Die orthonormale Matrix P (Loadingmatrix)
hat als Spalten die Eigenvektoren der Matrix Z = XT X. Die Eigenvektoren spannen das
neue Koordinatensystem auf [83].

Der in dieser Arbeit verwendete Algorithmus zur Berechnung der Hauptkomponenten
ist der NIPALS-Algorithmus (Nonlinear Iterative Partial Least Square). Dieser ist in das
Programm The Unscrambler® implementiert. Hierbei handelt es sich um ein iteratives
Naherungsverfahren zum Auffinden der ersten Eigenwerte A der Kovarianzmatrix Z.
Das Verfahren beginnt mit einem zufalligen Startwert fur die Losung und verbessert

den Bezugswert, bis ein tolerierbarer Fehler erreicht ist [83].
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2.9 Detektion von BlutgefaRen mittels VIS-Spektroskopie

Durch die Implementierung einer in-vivo-Detektion von BlutgefalRen in die Nadel,
konnen Komplikationen reduziert werden. Pulsationsereignisse im Korper konnen
erkannt und so mégliche Verletzungen von GefalRwanden durch Punktionen auf ein
Minimum reduziert werden. Diese Funktion wird durch zwei unabhangige, optische
Kanale/Fasern der Sonde erreicht. Exemplarisch wurde die Nadel auf die Haut am
Handgelenk aufgesetzt und eine transkutane Messung eines Blutgefalles direkt unter
der Haut bei leichter kérperlicher Belastung durchgefuhrt. Der Puls wurde mit einer
handelsublichen Fitnessuhr (Garmin Vivosmart HR, Garmin Ltd., Schaffhausen,
Schweiz) als Referenz mit 120 Schlagen/Minute bestimmt. Der Aufbau der optischen
Messung bestand aus folgenden Komponenten:

e Multispektraler-Sensor

e Breitband-Halogenlampe (CLH 600, Carl Zeiss AG, Jena, Deutschland)

e Spektrometer (MCS CCD / UV-NIR, Carl Zeiss AG, Jena, Deutschland)

e Integrationszeit: 20 Millisekunden

e Zyklische Messung/Abtastrate: 50 Millisekunden

e Intensitatsmessung: Wellenlange 579 nm

2.10 Optiken fiur kontaktlose hochsensitive Raman- und Fluoreszenzmessungen

Raman-Messungen mit hoher Sammeleffizienz und hohen Gegenstandsweiten
Raman-Messungen mit groRer Brennweite und hoher Sammeleffizienz wurden
aufbauend auf einem koaxialen Sondenaufbau entwickelt [1,4]. Der Strahlengang
wurde mithilfe der Software OptiCAD® (OptiCAD Corporation, USA) simuliert und
optimiert, siehe Abbildung 6.
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Abbildung 6: Optischer Aufbau einer Raman-Sonde mit grof3er freier Gegenstandsweite, Abbildung
nach [1].

Dieser Aufbau eignet sich zur Analytik sowohl klarer als auch opaker Medien. Fur
opake (streuende und/oder absorbierende) Medien |asst sich der Arbeitsabstand der
Sonde bzw. die Penetrationstiefe der Strahlung ins Medium justieren, um eine
moglichst effiziente Einstellung zu erzielen. Die Aufnahme und Halterung der
optischen Komponenten erfolgte mit einem modularen System der Firma Thorlabs
Inc., USA [1,4].

Das Primarlicht wird mit einem 785 nm Laser (PD-LD, USA) erzeugt und mit einem
NIR-Lichtwellenleiter mit der Sonde verbunden und das monochromatische Primarlicht
(grin dargestellt) von einer zdlligen Plankonvexlinse (Brennweite: 25,4mm;
Linsendicke: 11,7mm, freie Gegenstandsbrennweite: 17,6mm) parallelisiert.

Im kollimierten (parallelen) Strahlengang wird ein Laserlinien-Filter (Semrock, Inc,
USA) orthogonal passiert und anschliefend mittels Umlenkspiegel auf einen
dichroitischen Strahlenteiler (Semrock, Inc, USA) reflektiert. Der Strahlenteiler ist auf
die Primarlichtwellenlange ausgelegt und reflektiert das Licht auf eine zweite

Plankonvexlinse, die das monochromatische Laserlicht fokussiert.
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Hierbei wird ein Bruchteil des Primarlichtes zu inelastischem Sekundarlicht (rot
dargestellt) gestreut und das Molekul ggf. auch zur Fluoreszenz angeregt. Dieses
Sekundarlicht muss wiederum mit der Linse, die zuvor das Primarlicht abgebildet hat,
effizient gesammelt werden. Hierbei ist das Verhaltnis des Durchmessers zur
Brennweite entscheidend. Soll dieses Verhaltnis bei hoheren Brennweiten gleich
bleiben, muss der Linsendurchmesser erhoht werden. Der Grundaufbau beinhaltet
ebenfalls eine zdllige Frontlinse mit 1 Zoll Brennweite.

Die erzeugte Sekundarlichtantwort (Raman und Fluoreszenz) in Bezug auf das
Primarlicht ist langwelliger als die Anregungswellenlange von 785 nm. Daher
passieren diese Wellenlangen den dichroitischen Spiegel. Das in der Probe elastisch
gestreute Licht schwingt mit der Wellenlange des Primarlichtes und kann den Spiegel
nicht passieren. Es wird reflektiert. Das den Filter durchdringende Restlicht der
Anregungswellenlange wird durch einen nachgeschalteten 785 nm Notch-Filter
(Semrock, Inc., USA) gestrahlt und um den Faktor der optischen Dichte (OD) 6
geblockt. Anschlielend wird das langwelligere Sekundarlicht mittels Lichtwellenleiter
(600 pym NIR-Faser) in ein Raman-Spektrometer (MultiSpec® Raman, tec5 AG,
Deutschland) eingekoppelt. Um die Sammeleffizienz bei gleichzeitiger VergroRerung
der freien Gegenstandsweite weiter zu erhohen, wurde ein zwei-zolliger Aufsatz zur
Effizienzsteigerung entwickelt. Dieser erganzt den koaxialen, zélligen Aufbau: Nach
der Zwischenfokussierung durch die Frontlinse des zolligen Systems werden die
Strahlen Uber eine weitere Plankonvexlinse mit doppeltem Durchmesser und 32 mm
Brennweite kollimiert. Die Fokussierung in das zu untersuchende Medium wird mithilfe
einer 2-Zoll-Fresnel-Linse mit 32 mm Brennweite (Material: Acryl, Dicke: 1,5 mm,
Thorlabs Inc, USA) umgesetzt. Bei Verdopplung des Durchmessers steigt die freie
Brennweite stark an, da diese Linsenbauform eine deutlich geringere raumliche
Ausdehnung aufweist. Zeitgleich verbessert sich das Verhaltnis des Durchmessers zur
Brennweite. Wie zuvor die Frontlinse im zolligen System, Gbernimmt nun die Fresnel-
Linse diese Funktion und der Strahlengang wird in umgekehrter Reihenfolge
durchlaufen. Die Abbildungsfehler der Fresnel-Linse sind durch den groRen 600 um
Querschnitt der Detektionsfaser tolerierbar. Anschlieffend wird das empfangene Licht
mittels Querschnittswandler in eine Spaltgeometrie am Spektrometereingang

umgesetzt [1,4].
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Hochsensitives Raman-Spektrometer

Zur  Stimulation der  Raman-Streuung dient eine  diodengepumpte
Festkorperlaserquelle mit einer Wellenlange von 532 nm und einer Ausgangsleistung
von maximal 300 mW (Changchun New Industries Optoelectronics Tech. Co., Ltd.,
China). Die Optiken werden mit einem Tubus sowie einem Cagesystem der Firma
Thorlabs Inc., USA gefasst, montiert und der Strahlengang justiert. Das zuvor in der
Sonde fasergekoppelte Licht, tritt direkt ohne weitere Strahlformung direkt ins
Spektrometer ein. Die Photonenverluste werden im Vergleich zu den zuvor
beschriebenen Methoden reduziert. AnschlieRend wird das mit der Faserapertur
austretende Licht, mittels einer achromatischen Linse kollimiert und durchstrahlt
orthogonal einen Edge-Filter (Semrock Inc., USA). Dieser unterdriickt die Rayleigh-
Streuung mit einer optischen Dichte (OD) von 6. Danach wird dieser parallelisierte und
von Anregung befreite Strahl an einem Reflexionsgitter mit einer Blazewellenlange von

500 nm gebeugt, siehe Abbildung 7.
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Abbildung 7: Aufbau des auf Photonenfluss optimierten Raman-Spektrometers, Abbildung nach [2].

Dieses wurde ebenfalls ausgewahlt, um den Photonenverlust so gering wie mdglich
zu halten, da das Reflexionsgitter effizienter als ein Transmissionsgitter arbeitet.

Der relevante Wellenlangenbereich wurde auf eine hochempfindliche, einstufige,
Peltier-gekuhlte back-thinned CCD-Zeile S7031-1006S (Hamamatsu Photonics KK,
Japan) abgebildet und mit einer schnellen Elektronik (tec5 AG, Deutschland), die fur



2. Material und Methoden -27-

die Detektion schwachen Lichtes ausgelegt ist, ausgelesen. Die grol3e aktive Flache
der Zeile von 24,576 mm x 1,392 mm (EinzelpixelgroRe von 24 ym x 24 pm)
ermdglicht die Abbildung grofRer Spektrometereintrittsflachen. Bei der Zeile handelt es
sich um einen linearen Bildsensor, der fur vertikales Binning geeignet ist. Dies ist ein
etabliertes Verfahren, das eine wesentliche Verbesserung des Signal-Rausch-
Verhaltnisses und der Signalverarbeitungsgeschwindigkeit nach sich zieht. Ebenfalls
gilt es das, im Spektrometer erzeugte, interne Streulicht effizient zu unterdriicken, da
es sich bei Kontakt mit der Zeile sofort als parasitarer Signalanteil niederschlagt. Ein
spezieller Gitterhalter mit abgerundeten Kanten und einer Beschichtung aus
Epoxidharz, versetzt mit fein gemodrserter Holzkohle, dient zur Beschichtung und
weiteren Minimierung des Streulichtes durch die hohe Absorptions- und Streuwirkung.
Zudem wird das Gehause grol’ dimensioniert, sodass sich vagabundierende Strahlen
schnellstmdglich durch Mehrfachkontakt mit der Wandung selbst ausloschen. Die
direkte Reflexion des Gitters wird mit einer Lichtfalle absorbiert und der Detektor in
einem separaten Gehauseteil abgeschottet und zwar mithilfe eines Fensterzugangs
mit ausschlieBlich dem zu erfassenden Wellenlangenbereichs. Das Spektrometer wird
durch die charakteristischen Peaks von Cyclohexan sowie einer Neon-Pen-Ray-
Lichtquelle (UVP, LLC, Kanada) kalibriert.

Schnelle Messung durch optische Fenster (In-line-Reaktionsiiberwachung)

Die Synthese von 3-Piperidinopropionsaureethylester (Abbildung 8) wird in einem
Glasflaschchen durch sofortige Zugabe von 5 ml Piperidin zu 5 ml Ethylacrylat
gestartet. Hierdurch kann getestet werden, ob das System schnelle Anderungen von

Analyten bei geringer Anregungsleistung erfassen kann [2].

CNH * \)CJ)\O/\ T CN_\_</O

°\
Abbildung 8: Synthese von 3-Piperidinopropionsaureethylester.

Die kontinuierlich gerihrte Reaktionsmischung wird in einem Eisbad gekuhlt, um die
thermische Energie der exothermen Reaktion schnell abzufuhren.
Zur Uberwachung der Michael-Addition wird eine nicht-fokussierende Riickstreusonde

(sieben Fasern mit jeweils 400 um, eine Anregungsfaser zentrisch und sechs
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Detektionsfasern ringférmig angeordnet, Helma GmbH & Co. KG, Deutschland)
verwendet und in die Reaktionsmischung eingetaucht. Diese optische Anordnung
eignet sich sehr gut fur stark streuendes Gewebe.

Gerade bei hohen Streukoeffizienten hat diese Anordnung im Vergleich zu
fokussierenden Optiken Vorteile. Das Primarlicht wird unter Verwendung eines
optischen Neutraldichtefilters auf eine Ausgangsleistung von 7 mW reduziert. Die

Integrationszeit betragt 1000 ms [2].

Messungen in Kapillaren

Um das Leistungsvermogen des auf Sensitivitat hin optimierten Spektrometers zu
testen, wird eine Mehrphasenstromungsiberwachung durchgefuhrt. Hierzu wird
mittels T-Mischer (Upchurch Scientific, USA) und einer Spritzenpumpe (Harvard
Apparatus, USA) mit zwei 20 ml-Spritzen, ein segmentierter konstanter
Wasser/Toluolfluss in PFA-Kapillaren (1,59 mm und 0,75 mm Innendurchmesser)
erzeugt. Wie in Abbildung 9 dargestellt, werden die Messungen mittels Anregungslaser

(532 nm, 300 mW Laserleistung) direkt innerhalb einer Kapillare durchgefihrt [2].

a it b
1/16 Zoll | S - 685
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254 mm
Frontlinse
) @=25,Amm
P
dichroitischer
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k Abbildung des
y 1 Primarlichts (gran) und

Detektion des

I Sekundarlichts (rot)

|

Sekundarlicht (von elastischer Streuung p— Spektrometer
befreit und in Lichtwellenleiter eingekoppelt)

Abbildung 9: Messaufbau Kapillarmessung: (a) Schematischer Aufbau fir Messungen in einer PFA-
Kapillare; (b) Beispielbild des Zweiphasenstroms mit Lasereintritt und Laseraustritt, Abbildung nach

(2].
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Nach Verlusten beim Durchtritt der optischen Komponenten wurde eine optische
Leistung von ungefahr 191 mW am Sondenkopf gemessen.

In der eigens fur diese Anwendung entwickelten Sonde wird das Anregungslicht durch
einen dichroitischen Spiegel abgelenkt und auf die einzelnen Phasen in der Kapillare
fokussiert. Das inelastisch gestreute Licht passiert den dichroitischen Spiegel und wird
uber einen Lichtwellenleiter in das Spektrometer geleitet. Somit hat die Sonde trotz der
Brennweite von 1 Zoll eine hohe Sammelleistung.

Es wird ein Brennweiten-Durchmesser-Verhaltnis von 1 realisiert [1]. Diese Optik
ermoglicht Raman-Messungen und Fluoreszenzmessungen aus grofierer Distanz von
Gewebeschnitten oder Hautoberflachen bzw. das Durchdringen der Kapillarwande
(z. B. Analytik in Infusionsschlauchen, Katheter und Tropfkammern) bei geringerem

Quereinfluss, als dies mit Standardsonden m &glich ist.
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3. Ergebnisse

Das Ergebniskapitel beleuchtet sowohl die Moglichkeiten der Positionserkennung des

Sensors in Gewebeverbanden als auch dessen optische Eigenschaften.
3.1 Ortung der Sonde

Eine genaue Lageerkennung des Stichsensors und dessen Spitze ist essenziell zur
Positionierung wahrend der, flr zuklnftige Einsatze angestrebten, Prozedur der in-
vivo-Tumorerkennung. Im Folgenden wird die Ortsbestimmung mittels zweier
Techniken vorgestellt: Ultraschall und Magnetresonanztomographie (MRT). Diese
wurden ausgewahlt, da sie sich als gangige Techniken im klinischen Umfeld bzw. in

der Ultraschalltechnik bis in die Arztpraxis grof¥flachig etabliert haben.

Validierung der Bestimmung der Sondenposition mittels Ultraschall und
verbleibende Markierung des Stichpfades im Gewebe
Exemplarisch fur die durchgefihrten Untersuchungen ist die Darstellung von

Ultraschallbildern wahrend des minimalinvasiven Eingriffs gezeigt, siehe Abbildung 10.

Spektrometer
Signalleitung Ultraschall-System LiCh;anucL”en

Ultraschall-
Messkopf

Glasfasern

Sonographie-
gel

Malignes

Gewebe Gesundes

Gewebe

Abbildung 10: Ultraschall-Tracking der Kantlenposition. Die Bilder, die mit 1 und 2 bezeichnet sind,
zeigen die optische Stichsonde und deren typische echogenen Metallreflexe zur Lokalisation an
verschiedenen Positionen: vor dem Eindringen in den Tumor (Position 1) und in der Endposition
(Position 2).
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Weitere Informationen finden sich im Abschnitt ,Proof of Concept der multispektralen
in-vivo-Klassifikation von gesundem und malignem Gewebe.“ Die Sondenposition ist
durch charakteristische Ultraschallreflexe in Echtzeit mit konventionellem
Ultraschallequipment detektierbar. Vor dem Einstich wurde flir den Test eine
Textilfaser als zusatzlicher Marker am Sondenkopf fixiert, der nach Entfernen der
Sonde im Stichkanal verblieb. Die Kombination dieser drei Techniken (Ultraschall,
Messung der Eindringtiefe mittels Skala auf dem Linearsystem und Markierung des
Stichweges durch eine Textilfaser fir die histologische Befundung), erlaubt die
Zuordnung der Messorte zu den erhaltenen spektralen Informationen im Tiermodell.
Diese werden im spateren Verlauf der Arbeit vorgestellt und zwar ebenfalls im
Abschnitt ,Proof of Concept der multispektralen in-vivo-Klassifikation von gesundem
und malignem Gewebe"“. Erst hierdurch konnte eine Klassifizierung von tumorésem
Gewebe, Gewebe im Ubergangsbereich sowie gesundem umliegenden Gewebe

durchgefuhrt werden.

Ermittlung der Sondenposition mittels Magnetresonanztomographie

Um die MRT-Kompatibilitdt der Sonde zu gewahrleisten, fiel die Materialwahl auf
Nitinol und Polymere. In einer Machbarkeitsstudie wurde fur die Verwendung der
Nadelsonde im klinischen Umfeld eine spezielle, raumlich getrennte Anordnung
entwickelt. Die Sensorspitze selbst beinhaltet dabei keine strom- oder
spannungsfuhrenden  Komponenten. Das Detektionsequipment, das die
elektronischen Komponenten beinhaltet, wird im angegliederten Kontrollraum gelagert
und durch den Faraday-Kafig des MRT-Raums vor elektromagnetischer Strahlung
geschutzt. Kabelkanale und Wanddurchfuhrungen wurden verwendet, um die
Multispektralsensoren mit den Spektrometern und Lichtquellen Uber Lichtwellenleiter

zu verbinden, wie in Abbildung 11 dargestellt.
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MRT-Raum Kontrollraum  PCs zur Datenauswertung
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Abbildung 11: Raumaufteilung wahrend der Magnetresonanztomographie bei simultaner,
multispektraler Gewebe in-vivo-Gewebemessung. Der Stichsensor besteht vollstandig aus MRT-
kompatiblen Materialien (Nitinol / Polymer und Faseroptik). Der MRT-Raum ist mit einem
Faraday’schen-Kafig (links) ausgestattet und schitzt so das Messequipment vor elektromagnetischer
Strahlung. Die Verbindung der Sonde mit den Lichtquellen erfolgt via Lichtwellenleiter Gber eine
Wanddurchfiihrung, Abbildung nach [3].

Abbildung 12 zeigt die MRT-Ergebnisse, die mit der multispektralen Nadelsonde
wahrend der Durchdringung einer Kiwi-Frucht erhalten wurden. Hierbei hebt sich das
Sensorsignal klar von der typischen inneren Struktur dieser Frucht ab.

Die markierten Bereiche reprasentieren die Nadel und deren typische Nitinolartefakte
[84]. Diese erlauben die Erfassung der Nadelposition zu jedem Zeitpunkt. Die genaue
Verfolgung des Sondenkopfes durch die MRT-Information, ermdglicht simultan zur
spektralen Messung eine zuverlassige Lagebestimmung der Sonde und damit die

genauen Koordinaten der messtechnisch relevanten Position der Sensorspitze.
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Abbildung 12: MRT-Lagebestimmung der multispektralen Nadelsonde. Die Nitinolsonde (die durch den
roten Pfeil im oberen linken Bild dargestellt und deren Position durch den roten Kreis in Bild 1
hervorgehoben wird) ist klar in den MRT-Schnitten erkennbar. Die MRT-Schnitte 1 bis 8 zeigen die
Stichsonde und die typischen Nitinolartefakte, die mit der Nadel an verschiedenen Positionen in der
Abbildungsebene beobachtet, Abbildung nach [3].

3.2 Detektion von BlutgefaBen als Funktionstest zum Erkennen von typischen
Gewebestrukturen und Validierung der erreichbaren Messfrequenzen

Als direkte Folge der linksventrikularen Kontraktion breitet sich eine primare
Blutdruckwelle in den arteriellen GefalRen aus. lhre Geschwindigkeit wird als
Pulswellengeschwindigkeit bezeichnet. Der zeitliche Verlauf der gemessenen
Lichtintensitat bei einer ausgewerteten Wellenlange von 579 nm liefert ein Mal3, das
unmittelbar mit dem Blutdruck im Inneren der Gefalke direkt vor der Nadelspitze in
Verbindung steht (siehe Abbildung 13).
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Abbildung 13: (a) Intensitatsspektren der spektral aufgeldsten Rickstreuung tber den Messzeitraum
(Rohdaten) zur Veranschaulichung der Effekte im fir die Blutdetektion relevanten griinen
Spektralbereich. (b) Zeitlicher Intensitatsverlauf bei der Wellenlange 579 nm. Die Blutdruckamplitude
mit systolischen (minimaler Intensitatswert) und diastolischen Werten (maximaler Intensitatswert) ist
deutlich erkennbar. Der durch die Referenzmethode ermittelte Puls von 120 Schlagen/Minute wird durch

diese Messtechnik bestatigt.

Die systolischen (min) und diastolischen (max) Intensitatswerte und damit die
Blutdruckamplitude werden erfasst [85]. Dadurch erhalt man eine Aussage uber die

Hb-Absorption und eine lokale in-vivo-Pulsfrequenzbestimmung.

3.3 Validierung der Relevanz der Sondensignale mittels UV/VIS Remissions- und

Fluoreszenzspektroskopie

Die optischen Eigenschaften des partikularen Streuers aus Calciumcarbonat (Calcilit
4), des Fluorophors NADH und des Farbstoffes New Coccine, sowie das

Intensitatsspektrum der LED, sind in Abbildung 14 dargestelit.
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Abbildung 14: Intensitatsspektrum der UV-LED bei einer Wellenlange von 365 nm,
Absorptionsspektren von NADH und NC (gestrichelte Linien) und Pseudoabsorptionsspektrum der
lichtstreuenden Suspension Calcilit 4 (gepunktete Linie), Fluoreszenzintensitatsspektrum von NADH

(durchgezogene Linie), Abbildung nach [3].

Dadurch werden Uberlagerungseffekte auf dem Anregungs- und Detektionspfad
visualisiert. Die gemessene Intensitat nimmt bei zunehmender Absorberkonzentration
ab. Folglich dampft ein Absorber im Anregungs- und/oder Detektionspfad der
Fluoreszenzmessung die Emission von NADH mit steigender Konzentration.

Das in die streuende Suspension eingebrachte Licht, wirkt sich hingegen auf den
gesamten Wellenlangenbereich in Form einer weitldufigen Pseudoabsorption (in
Transmissionsanordnung) aus. Unter Pseudoabsorption wird ein, durch Streuung
verursachter, scheinbarer Absorptionseffekt in Transmissionsanordnung verstanden
[86]. Dieser liegt darin begriindet, dass Photonen aus dem Strahlengang der
translatorischen Richtung weggestreut und nicht auf den Detektor abgebildet werden.
Mittels Variation der Calcilit-Konzentration kann das Streuverhalten des Phantoms
bzw. der Streukoeffizient auf das jeweilige Gewebe angepasst werden. Die VIS-
Intensitatsspektren in Abbildung 15 (a) zeigen den Einfluss des Absorbers NC auf die

Fluoreszenzemission zwischen 400 und 600 nm.
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Abbildung 15: (a) Intensitatsspektren im Wellenlangenbereich von 400 bis 600 nm fiir eine Suspension
von 2,7 Gew.-% Calcilit (schwarze Kurve) und Suspensionen mit verschiedenen NC-Konzentrationen
(rote Kurven). (b) Absorptionsspektren von Suspensionen, die NC, Wasser und Calcilit im
Wellenlangenbereich von 400 bis 700 nm enthalten, wobei das Intensitatsspektrum unter Rickstreuung
(2,7 Gew.-% Calcilit) als Referenz dient [3].

Als Referenz zur Berechnung dient die reine Calcilit-Suspension ohne den Farbstoff
(schwarze Kurve in 15 (a)). Zur besseren visuellen Interpretation der Graphen wurde
ein Farbgradient von hell- nach dunkelrot eingefiihrt. Durch Berechnung der Extinktion
zwischen 400 und 600 nm kann ein lineares Verhalten zwischen dem
Absorptionsmaximum nahe 510 nm und der Konzentration von NC beobachtet werden
(Abbildung 15 (b)). Das lineare Verhalten zwischen Absorption und NC-Konzentration
im untersuchten Bereich ist rechts oben dargestellt. Die Konzentrationsermittiung
eines flissigen Farbstoffes in einer lichtstreuenden Suspension wurde damit
erfolgreich nachgewiesen. Dies ist anhand des Bestimmtheitsmalies zu erkennen. Fur
die Bestimmung der Konzentration von geldéstem NADH, trotz der Anwesenheit von
die Messung storender Partikel, ist die Erarbeitung dieses Zusammenhangs von

elementarer Bedeutung.
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3.4 Einfluss der Gewebestreuung auf die Fluoreszenzemission von NADH

Die Hauptabsorber im menschlichen Gewebe sind Hamoglobin und Wasser, deren
Absorptionsspektren in Abbildung 16 dargestellt sind. Hamoglobin ist hauptsachlich fur
die Absorption von Licht unter 600 nm verantwortlich. Wasser dominiert die Absorption
bei Wellenlangen grofer 940 nm. Zwischen 600 und 940 nm sind die Extinktionen
signifikant niedriger als in den umgebenden spektralen Bereichen. Hierbei handelt es

sich um das sogenannte ,optische Fenster von Gewebe®, das hauptsachlich von
Streueffekten dominiert wird.

In Rulckstreuanordnung wird die Absorption bei
steigendem Streuergehalt verringert, da die Streuvorgange die Eindringtiefe des

Lichtes verklirzen und damit die relevante Lauflange des Lichtes durch den Absorber

reduziert wird. Dadurch steigt das Fluoreszenzsignal mit steigendem Streuergehalt an.
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Abbildung 16: Die Absorptionsspektren von Hamoglobin (gestrichelte Linie) und Wasser
(durchgezogene Linie) rahmen das optische Fenster ein, Abbildung nach [3].

3.5 Algorithmus far quantitative Fluoreszenzmessungen

durch
Berlicksichtigung einer Streulichtkorrektur im fliissigen Gewebephantom

Wenn zwischen den Peakhohen und der NADH-Konzentration im Gewebephantom

keine Streueffekte berucksichtigt werden, fuhrt dies zu fehlerhaften, verfalschten
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Ergebnissen. Daher ist es notwendig, einen Algorithmus zu entwickeln, der in der Lage
ist, Matrixanderungen wie Schwankungen der Partikelkonzentration zu kompensieren.
Die Veranderung der Streulichtspektren durch unterschiedliche
Streuerkonzentrationen, jedoch konstantem NADH st in Abbildung 17

veranschaulicht.
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Abbildung 17: (a) Fluoreszenzemissionsspektren Cnapn = 2.0 mmol/l mit unterschiedlichen Calcilit-
Konzentrationen. Die FL-Emission nimmt zu, wenn die Calcilit-Konzentration von 2,4 Gew.-%
(durchgezogene Linie) auf 2,7 Gew.-% (gestrichelte Linie) und dann auf 3,0 Gew.-% (gestrichelte Linie)
ansteigt. Rechts unten: Intensitat der Fluoreszenzemissionsspektren zwischen 465 und 850 nm einer
Suspension Cnabn = 1 mmol/ll und verschiedenen Calcilit-Konzentrationen. (b) VIS-
Rickstreuungsspektren zwischen 200 und 1000 nm. Links unten: Integrationsbereich einer Suspension
von 600 bis 940 nm (Cnapon =1 mmol/l und verschiedenen Calcilit-Konzentrationen). Die NADH-

Konzentrationen wurden im Bereich von 0 bis 2,0 mmol/l variiert (Schrittweite 0,2 mmol/l), Abbildung
nach [3].

Im Experiment wird der Fluorophor-Gehalt flir diese Messung mit 2,0 mmol/l NADH
konstant gehalten. Die Calcilit-Konzentrationen wurden im Bereich von 2,4 Gew.-% bis
3,0 Gew.-% variiert. Hierbei nimmt die gemessene Fluoreszenzemission mit
zunehmender Streuerkonzentration zu, obwohl die Fluorophor-Konzentration konstant

gehalten wird. Weitere Messungen zeigen, dass die VIS-Ruckstreuungsspektren
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(siehe Abbildung 17 (b)) mit konstanten Calcilit-Konzentrationen nahezu unbeeinflusst
bleiben, obwohl die Fluorophor-Konzentration von 0 mmol/l bis 2 mmol/l variiert wird.
Eine mathematische Korrektur in Form eines effizienten Algorithmus wird im
Folgenden beschrieben. Zunachst ist es wichtig, die Streuerkonzentration maéglichst
genau zu erfassen. Durch Integration des Spektrums im optischen Fenster von 600
bis 940 nm konnte die Calcilit-Konzentration unabhangig von Matrixeinflissen mit
Vorhersagefehlern unter 1 % bestimmt werden (siehe auch Abbildung 17 (b)). Hierbei
wurde mittels dreier Punkte kalibriert und mit einem Testset im Messbereich der
mittlere Fehler ermittelt. Die ermittelten Calcilit-Konzentrationen dienen nun dazu, die
verschiedenen NADH-Konzentrationen zu korrigieren. Fur die Calcilit-Konzentrationen
zwischen 2,4 und 3,0 Gew.-% wird eine lineare Beziehung zwischen der Flache des
gewahlten RUckstreubereiches und der Konzentration identifiziert. Aus der
Ubereinstimmung mit dem linearen Modell ist ersichtlich, dass die Intensitaten linear
mit der Calcilit-Konzentration (zwischen 0,5 und 6,4 Gew.-%) ansteigen. Ebenso
konnte ein lineares Verhalten der Intensitaten der FL-Emissions-Peakhohe
nachgewiesen werden (siehe Abbildung 17 (a)).

Durch diese linearen Abhangigkeiten ist es moglich, einen einfachen Algorithmus far
einen bestimmten Streubereich zu entwickeln. Basierend auf den Trainingssets an den
Messbereichsgrenzen bei Calcilit-Konzentrationen von 2,4 Gew.-% und 3,0 Gew.-%,
unter Variation der NADH-Konzentrationen im Bereich von 0 bis 2,0 mmol/l mit der
Schrittweite 0,2 mmol/l wird der Messbereich aufgespannt.

Mittels Gleichung (1) wurden die gemessenen Intensitaten der Fluoreszenzemission
approximiert und die Fehlerquadratsumme der einzelnen Werte minimiert. Detaillierte
Informationen Uber die Vorgehensweise finden sich im Teil ,Material und Methoden®.
Die Approximation geschieht tber die Variation der Koeffizienten A, B und C. Um eine
unbekannte NADH-Konzentration im Gewebephantom vorherzusagen, wird die
Streuerkonzentration zunachst durch VIS-Spektroskopie bestimmt.

Die gemessenen und fur eine unbekannte Streuerkonzentration (2,7 Gew.-% Calcilit)
vorhergesagten NADH-Konzentrationen, sind in Abbildung 18 (a) dargestellt. Alle
Messungen werden 4-fach-bestimmt und sind als Saulen in Abbildung 18 (b)
dargestellt. Mit diesem Modell wurde ein mittlerer quadratischer Fehler (RMSEP) von
0,093 mmol/l erreicht. Die Ergebnisse zeigen, dass der vorgestellte Algorithmus zur
Bestimmung unbekannter Fluorophor- und Streuerkonzentrationen im experimentellen

Bereich zwischen 2,4 und 3,0 Gew.-% anwendbar ist. Die Korrelation der



3. Ergebnisse -40-

vorhergesagten im Vergleich zu den wahren NADH-Konzentration mit 2,7 Gew.-%
Calcilit und verschiedenen Fluorophor-Konzentrationen, ist in Abbildung 18 (a) oben
links dargestellt (R? = 0,9806). Trotz der Einfachheit des vorgestellten Algorithmusses
betragt der mittlere quadratische Fehler der Vorhersage (RMSEP) 0,093 mmol/I.
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Abbildung 18: (a) Vergleich der vorhergesagten FL-Emissionsintensitaten bei 465 nm (durchgezogene
Linie) und gemessenen, (gestrichelte und gepunktete Linien) in einem NADH-Konzentrationsbereich
von 0 mmol/l und 2.0 mmol/l. Die NADH-Konzentrationen entsprechen 2,4 Gew.-% und 3,0 Gew.-% der
Gesamtmasse, Calcilit in verschiedenen Konzentrationen wird verwendet, um den experimentellen
Streubereich zu definieren. Ein Testset wird bei 2,7 Gew.-% Calcilit gewahlt, um die vorhergesagten
und gemessenen NADH-Konzentrationen miteinander zu vergleichen und die Leistungsfahigkeit zu
ermitteln. Links oben: prognostiziete gegen wahre NADH-Konzentration. (b) Gemessene
Emissionsintensitaten bei 465 nm unter Verwendung von 2,4 Gew.-%, 2,7 Gew.-% und 3,0 Gew.-%
Calcilit- und NADH-Konzentrationen im Bereich von 0 bis 2,0 mmol/l. Die verschiedenen unabhangigen

Messreihen (n = 4) unterscheiden sich durch die verschiedenen Graustufen in den Spalten, Abbildung
nach [3].

Die Leistungsfahigkeit des vorgestellten Algorithmusses liegt in der Mdglichkeit einer
quantitativen NADH-Emissionsmessung nahezu frei von stérenden Matrixeinflissen
durch den Streukoeffizienten in einem Gewebephantom unter Verwendung der

multispektralen Stichnadel als Immersionssonde.
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3.6 Absorptions- und Streueigenschaften von Gewebe

Um die Erkenntnisse aus den Trainigssets (Calzilit, NADH) auf die reale
Gewebeumgebung zu Ubertragen, wird zunachst das Absorptions- und Streuverhalten
von Gewebe vermessen. Sowohl literaturbekanntes Wissen als auch eigene
Erfahrungen (siehe Tabelle 1) wurden direkt in die Bewertungsmethoden und die

Interpretation von Spektren einbezogen.

Tabelle 1: Spektroskopische Techniken und optische Einflisse/Informationen auf die Messung.

Streuung / In-vivo Ermittlung der Gewebefarbe

Absorption e XYZ/sRGB unter Verwendung einer
Halogenlampe fiir natirliche
Farbgebung
(88]
Absorption In-vivo Blutfluss
in dieser Arbeit e Blutdruck, FlieRgeschwindigkeit, Puls
sehr schnelle
Abtastrate
umgesetzt
[3,89]
Streuung Nachweis von nahezu reiner
Pseudo- Gewebestreuung
Absorption des  Streukoeffizienten, Apoptose, Nekrose,
Gewebes Proliferation
Hb-Gehalt (Gesamt, oxy- und deoxy- Hb)
Absorption e Angiogenese, Hypoxie
Hamoglobin
[24,90]
Absorption Fettgehalt
Fett e adipéses Gewebe erkennen
(Fettgehalt)
Absorption
Wasser Wassergehalt
e Dehydration
Absorption
Kollagen Kollagengehalt
Kollagen (hoch, niedrig)
[91,92]
Emission NADH-Gehalt
NADH o Wichtiger Parameter innerhalb des

Energiestoffwechsels
e Redoxverhaltnis, reaktive
Sauerstoffspezies (ROS), Hypoxie
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Die Tabelle ist in drei Segmente (Spektroskopie-Techniken) unterteilt. In diesen
Unterteilungen werden relevante Absorptions-, Streu- und Fluoreszenzeffekte
beschrieben. Hamoglobin und Wasser sind die Hauptabsorber des Gewebes. Der rote
Blutfarbstoff ist verantwortlich fur die Absorption von Licht unter 600 nm, hauptsachlich
im grunen Spektralbereich.

Die Wasserabsorption setzt bei etwa 940 nm am langwelligen Ende des optischen
Fensters ein. Wie bereits ausgefuhrt, wird der Bereich zwischen 600 und 940 nm als
,optisches Fenster bezeichnet. Daher kénnen in diesem Bereich Rickschlisse auf
das Ruckstreuverhalten von Gewebe mit geringer Stérung durch Chromophore

gezogen werden.

3.7 In-vitro-Voruntersuchungen an Muskel- und Fettgewebe

In-vitro wurden Fett- und Muskelgewebeproben multispektral untersucht und seriell
UV/VIS- und NIR-Informationen generiert (siehe Abbildung 19). Durch die Beleuchtung
mit einer breitbandigen Halogenlichtquelle und zwei Spektrometern, optimiert fir den
UV/VIS und NIR-Bereich, sind die Streu- und Absorptionseigenschaften Uber einen
weiten Spektralbereich von 200 bis 1900 nm nachweisbar. Die dominierenden
Absorptionspeaks bei 430 und 560 nm sind charakteristisch flr das rote Blutpigment
(Hb). Muskelgewebe ist im Vergleich zu Fettgewebe deutlich besser mit Blut versorgt
und weist eine entsprechend hohe spektrale Extinktion im Grinen auf. Dies ist visuell
deutlich erkennbar an seiner roten Farbe. Das absorptionsarme optische Fenster

zwischen den Absorbern Wasser und oxy-Hb ist in Abbildung 19 oben links dargestellt.
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Abbildung 19: Simultan erzeugte UV/VIS-NIR-Absorptionsspektren von Muskel- und Fettgewebe unter
Verwendung der multispektralen Stichsonde. Die Streueigenschaften sowie die Hauptabsorber
(Hamoglobin, Wasser, Fett) konnen direkt erfasst werden. Das optische Fenster zwischen oxy-
Hamoglobin und Wasser ist oben links dargestellt. Die vorhergesagten Gewebefarben sind unter den

Fotos links dargestellt.

Das Ruckstreuungssignal des optischen Fensters ist im Fettgewebe deutlich hoher als
im Muskelgewebe.

Die drei spezifischen Wasserbanden, bei 980, 1444 und 1944 nm [24], kbnnen in
beiden Gewebearten detektiert werden. Sie sind jedoch deutlich dominanter im
Muskelgewebe [93]. Die Banden im NIR—Bereich, bei ca. 920, 1040, 1210, 1730 und
1760 nm, sind charakteristisch im Fettgewebe vertreten [90].

Zusatzlich zu den Spektraldaten von Muskel- und Fettgewebe ist auf der rechten Seite
ein Foto mit aus den Spektraldaten berechneter RGB-Farbe abgebildet. Ein
Planck’scher Strahler A hat laut Internationaler Beleuchtungskommission (CIE) eine
Farbtemperatur von 2854 K. Die Wolfram-Halogen-Leuchte, die in dieser Arbeit
verwendet wurde, eine ahnliche Spezifikation von 2900 K (Zeiss AG, Jena,
Deutschland).
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3.8 Proof of Concept der multispektralen in-vivo-Klassifikation von gesundem

und malignhem Gewebe

Zur Klassifizierung von benignem und malignem Gewebe wurden in-vivo-Messungen
in einem Tiermodell unter Verwendung des vorgestellten Messsystems durchgefuhrt.
Abbildung 20 zeigt die spektralen Daten der drei spektroskopischen Techniken
UV/VIS, NIR und FL. Anschlielend macht eine Zusammenflihrung der
Informationsgehalte dieser spektroskopischen Techniken in Form von spektralen
Varianzen in den optischen Eigenschaften, eine Klassifizierung von gesundem und
bdsartigem Gewebe moglich. Abbildung 20 ist in die folgenden funf Zeilen unterteilt:

dem Vergleich der spektralen Daten von UV/VIS, NIR und FL der Gewebetypen, einem
PCA-Streudiagramm und einem Loading-Plot. Der Loading-Plot beschreibt die
jeweiligen virtuellen Sensoren, die auf photometrischen Kanalen von ermittelten,

aussagekraftigen Kanalen beruhen, die eine hohe spektrale Dynamik aufweisen.
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Abildung 20: a) Exemplarisch sind in-vivo-Absorptionsspektren (UV/VIS, NIR und FL) zur Darstellung
der Absorptions-, Streu- und Emissionseigenschaften der einzelnen Gewebeklassen dargestellt. b)
Unter Verwendung einer 2D-Hauptkomponentenanalyse (PCA) ist die Klassifikation in einem Score-Plot

dargestellt. Die Gewichtung der Informationsgehalte der virtuellen Sensoren enthalt der Loading-Plot.

Das Messsystem kann die folgenden biochemischen und morphologischen
Gewebeeigenschaften den einzelnen Gewebetypen klar zuordnen:
Die FL-Spektren beinhalten die Rayleigh-Streuung der 365 nm-LED additiv zur

Fluoreszenzemission als zuséatzliche Information.
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Die LED zeigt eine starke Absorption im malignen Gewebe, hauptsachlich verursacht
durch die starkere Hb-Absorption. Die FL-Emission bei etwa 460 nm ist fur malignes
Gewebe deutlich niedriger als fur das umliegende gesunde Gewebe.

Die Absorptionsbanden im VIS-Bereich werden durch die Gewebefarbstoffe/Pigmente
verursacht und von der elastischen Streuung Uberlagert (siehe Abbildungen 19/20).
Eine hdhere Absorption in Remissionsanordnung bedeutet weniger Ruckstreusignale.
Im Gegensatz dazu fuhrt mehr Streuung, die sehr stark von der Morphologie des
Gewebes (Grolde, Struktur, innere Oberflache usw.) abhangig ist, zu einer geringeren
Absorption, da mehr Photonen zurick in die Detektionsfaser gestreut werden. Dieses
Ruckstreuverhalten kann fast ohne Matrixeinflisse im optischen Fenster zwischen 650
und 900 nm verfolgt werden. Diese Streuung ist im subkutanen Gewebe erhoht.

Im malignen Gewebe ist der Gesamt-Hb-Gehalt im Gegensatz zum
umgebenden Gewebe deutlich erhoht. Diese Effekte werden im Folgenden naher
beleuchtet:

e Eine erhdhte Absorptionsbande im Grianen bei einer Wellenlange von 560 nm
weist auf eine hohere Hb-Beladung hin.

e Die Bandenlage bei 430 nm wird durch Senkung des Oxy/Deoxy-Hb-
Verhaltnisses nach rechts verschoben.

e Zwei sich Uberlagernde Absorptionsbanden zwischen 500 und 600 nm sind oxy-
Hamoglobin zuzuordnen und bilden bei hoher Sauerstoffbeladung des
Gewebes bildlich einen ,Doppelhdcker” aus.

e Die Bande inmitten des optischen Fensters frei von Quereinflissen durch

andere Absorber bei 760 nm ist charakteristisch flir Deoxy-Hb.

Bei NIR-Gewebemessungen ist Wasser das spektral dominierende Molekdl. In den
vorgestellten Messungen ist der erste Oberton der O-H-Streckschwingung bei
1470 nm zu stark fur eine quantitative Analyse.

Die hohe Absorption flhrt zu einer geratebedingten, scheinbaren Sattigung der
Absorption. Diese wird dadurch verursacht, dass bei zu geringem Photonenfluss auf
den Detektor Offsets durch thermisches Rauschen oder Auslesefehler der Zeile
dominieren und das Signal verfalschen. Die Steigung der Absorptionsflanken kann
jedoch zum Nachweis der Linearitat des Sensors genutzt werden. Die Absorption bei
ca. 1750 nm ist in adipdsem Gewebe erhdht (siehe auch Abbildung 19) und im Tumor

durch den sehr niedrigen Fettgehalt quasi nicht vorhanden.
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Werden in der Auswertung nur die beiden ersten Hauptkomponenten betrachtet,
weisen diese bereits einen Informationsgehalt von ca. 85 % auf. Die erste
Hauptkomponente allein ergibt einen Wert von 67%. Dieser wird durch die
Hinzunahme der zweiten Hauptkomponenten um weitere 18 % gesteigert. Die
Loadings reprasentieren den gewichteten Einfluss der virtuellen Sensoren auf das
Modell (siehe Abbildung 20).

3.9 In-vivo-Stichverlauf der funf virtuellen photometrischen Sensoren

Als Beispiel sind die Signale und der Mittelwert von drei Datenpunkten (gestrichelte
Linie) wahrend der Penetration der Analysenadel mit finf virtuellen photometrischen
Sensoren, startend von malignem und dann in gesundes subkutanes Gewebe
vordringend, beschrieben und dargestellt:

1. Signalverlauf der Auto-FL-Emission des Gewebes (Abbildung 21)
Absorptionskanal der Fettsauren (Abbildung 22)
Detektion des deoxy-Hb-Signal (Abbildung 23)
Detektion der Hb-Absorption (Abbildung 23)
Detektion der Ruckstreueigenschaften (Abbildung 24)

o & DN

Signalverlauf der Auto-FL-Emission des Gewebes
Das Signal des Fluoreszenz-Emissionskanals ist im malignen Gewebe stark

abgeschwacht und nimmt im gesunden subkutanen Gewebe zu (siehe Abbildung 21).
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Abbildung 21: Auto-FL-Signal im Verlauf eines Durchstiches.
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Absorptionskanal der Fettsauren
Die Absorption von Fetten ist im malignen Gewebe deutlich geringer und im

gesunden Unterhautgewebe erhdht (siehe Abbildung 22).
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Abbildung 22: Sekundarsignal der Fettsauren im Verlauf des Durchstiches.

Detektion der gewebeabhangigen deoxy-Hb- und der Gesamt-Hb-Absorption

Ein typischer Stichweg startend von malignem Gewebe mit hohem Deoxy-Hb-Gehalt
(lokale Hypoxie) in gesundes Gewebe mit hoher Sauerstoffsattigung vordringend, ist
in Abbildung 23 (rechts) dargestellt. Die deutlich verbesserte Blutversorgung ist auf

der rechten Seite in Abbildung 23 (links) deutlich zu erkennen.
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Abbildung 23: Auftragung der Deoxy-Hb- und der Gesamt-Hb-Absorption tber den Stichweg startend

von malignem Gewebe in gesundes subkutanes Gewebe vordringend.
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Auswertung der elastischen Riickstreueigenschaften des Gewebes

Die elastische Lichtstreuung nimmt wahrend des Stichvorgangs vom bdsartigen in das
gesunde Unterhautgewebe vordringend eindeutig zu. Dieses Phanomen ist an der
geringeren Extinktion erkennbar, die einer hoheren Ruckstreuung in die
Detektionsfaser am Sondenkopf entspricht. DartUber hinaus zeigen die Werte
merkliche Schwankungen aufgrund lokaler Inhomogenitaten der

Streuungskoeffizienten im Gewebe, siehe Abbildung 24.
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Abbildung 24: Absorption der elastischen Rayleigh-Streuung im Wellenlangenbereich des ersten

optischen Fensters.

Potenziale und Vorteile des Stichsensors

Der Aufbau der Sonde wurde auf folgende Eigenschaften hin optimiert:

e Optimiertes Gewebeeindringverhalten durch angeschragten Sondenkopf und zwei
Hinterschliffe. Die speziell fur die Applikation ausgewahlten Materialien Edelstahl
oder Nitinol und das Epoxidharz sind biokompatibel, autoklavierbar und lassen
sich fur den Mehrfachgebrauch nachscharfen.

e Die Ermdglichung der multispektralen Untersuchung durch individuelle Auswahl
und Verbindung der sieben optischen Fasern mit Lichtquellen, Spektrometern und
anderen Sensoren (Spektrophotometer, Photometer) fihrt zu einem
multifunktionalen Messsystem nach dem ,Baukastenprinzip®.

e Sonographie- und MRT-Tauglichkeit, um das Risiko einer Fehlplatzierung mit
moglichen strukturellen Schaden z. B. an Arterien, Nervenbindeln etc. zu
minimieren [94]. Dies wird erreicht, zum einen durch eine Edelstahlkanile und
deren Ultraschallverhalten bzw. durch die einfache Kombinierbarkeit mit

Biopsiesystemen und deren echogenen Markierungen flr genaueste
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Positionierungen. Zum anderen ist die MRT-Tauglichkeit durch die Werkstoffe
Nitinol, Quarzglas und Polymere gegeben.

e Die Erkennung von  Blutgefallen und  Blutansammlungen  bzw.
Pulsationsereignissen, hervorgerufen durch den Herzschlag (lokale in-vivo-
Pulsmessung) eréffnet neue Applikationsmadglichkeiten.

e Die Sonde ist aus marktublichen Elementen aufgebaut und kann wirtschaftlich

produziert werden.

3.10 Evaluation der Raman-Sonde zur Messung von Stoffeigenschaften aus

groBen Abstanden

Raman-Spektroskopie-Sonden sind fur den direkten Kontakt oder fur Untersuchungen
aus sehr kurzer Entfernung optimiert. Um Sterilisationsprobleme und eine
Biofilmbildung der Sondenspitze zu vermeiden oder die Sonde vom eigentlichen
Messort bei hoher Sammeleffizienz raumlich zu entkoppeln, wurde zusatzlich zur
Stichsonde eine Raman-Sonde mit grofer Apertur entwickelt. Diese ermdglicht auch
berthrungslose in-line-Messungen aus grol’en Abstanden und sogar durch
Glasgefalle hindurch. Diese Sondenbauweise ist ebenfalls geeignet, um eine
Einbindung Uberall dort zu realisieren, wo das Messequipment am Ort des
Geschehens stort z. B. im Operationssaal. Speziell biologische Proben wie
Fermentationsmedien, aber auch tierisches und menschliches Gewebe, zeichnen sich
durch hohe Streukoeffizienten und Eigenfluoreszenz aus.

Daher wurde diese Sonde flir eine Anregungswellenlange von 785 nm moglichst
langwellig innerhalb des optischen Fensters gewahlt; allerdings so, dass noch ein

konventioneller Silizium-Nachweis-Detektor eingesetzt werden kann.

3.11 Applikation und Evaluation der Sonde mit groBer Brennweite durch

Messungen bei verschiedenen Fensterdicken

Zunachst findet die Ermittlung der Leistungsfahigkeit des entwickelten Sondensystems
bei Versuchen durch optische Borosilikatfenster (Auer Lightning GmbH, Deutschland)
statt. Hierbei wurde eine hohe Gegenstandsweite realisiert. Weiterhin wurde erprobt,

wie sich eine stdérende Substanz (z. B. Glas) im Anregungs- und Detektionspfad
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verhalt. Die Glasart Borosilikat ist in diesem Fall ausgewahlt worden, weil dieses
Material als Standard in vielen Anwendungen eingesetzt wird.

Im Versuch werden zwei optische Fenster unterschiedlicher Schichtdicken (15,
25 mm) mit Anregungslicht und dem erzeugten Sekundarlicht auf Sende- und
Empfangspfad durchstrahilt.

Als zu vermessender Test-Analyt dient Ethanol (96 Vol.-%, Artikelnummer 20905.365,
VWR BDH Prolabo, Belgien), das in ein 50 ml Borosilikat-Becherglas als Vorlagegefaly
gefullt wird. Das 15 mm Borosilikatglasfenster wird orthogonal im optischen Weg

zwischen Vorlagegefald und Messsonde positioniert und fixiert (siehe Abbildung 25).

Sonde
Becherglas * :
mit Probe

|
i
'

-
-9 2

Schauglasplatte

Abbildung 25: Messaufbau zur Raman-Messung durch ein 15 mm Borosilikatglasfenster

(orthogonale Anordnung Fenster und Sondensystem), Abbildung nach [1].

Bei der Messung durch 15 mm Borosilikatglas kommt das Sondensystem
(zoéllige Plankonvexlinse, 25,4 mm Brennweite, freie Gegenstandsweite 17,6 mm) zum
Einsatz. Das Ethanolspektrum und ein Referenzspektrum gegen Luft (Rohdaten,
Integrationszeit: 8000 ms, Akkumulation:1, Anregungsleistung am Sondenkopf:
180 mW) in einem Wellenzahlbereich von 300 bis 3100 cm™" (803,93 bis 1037,47 nm)
ist in Abbildung 26 dargestellt.
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Abbildung 26: Raman-Spektren von Ethanol inklusive Referenz durch ein 15 mm dickes
Borosilikatglasfenster mit dem langreichweitigen Sondensystem (Brennweite 25,4 mm,

Integrationszeit 8 s, Akkumulation = 1), Abbildung nach [1].

Die Ethanolrohdaten weisen einen deutlichen Signaleinfluss des Borosilikatglases auf,
der im reinen Ethanolspektrum nicht vorkommt. Dieser Einfluss wird direkt durch die
Abbildung der Frontlinse im Medium bestimmt: Liegt dieser ,Fokuspunkt® knapp in der
FlUssigphase, fuhrt dies zu einem nachweisbaren spektralen Offset, hervorgerufen
durch das Fenstermaterial (in diesem Falle Borosilikatglas) Uber das gesamte
Spektrum.

Die spezifischen Ethanol-Peaks bei 880 cm™, 1055 cm™', 1096 cm™', 1479 cm™" und
2878-2972 cm™ (bei einer Anregungswellenlange von 785 nm enstpricht dies: 843,25
nm, 855,88 nm, 858,90 nm, 888,11 nm und 1014,11 - 1023,87 nm) treten deutlich
hervor [95,96]. Zur Kompensation des Untergrundes, welcher durch das Glas im
Strahlengang hervorgerufen wird, dient ein einfacher Algorithmus: Durch Multiplikation
mit einer empirisch ermittelten Konstante (so gewahlt, dass sich der Untergrund des
Ethanolspektrums mit demjenigen des Referenzspektrums deckt) werden alle

Intensitatswertes des spektralen Bereiches multipliziert und dadurch der Borosilikat-
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Untergrund an den Untergrund des Ethanolspektrums angepasst. Durch Subtraktion
von Ethanolspektrum und faktorisierter Referenz wird ein quasi untergrundfreies
Spektrum von Ethanol erzeugt.
Die Nachweisgrenzen wurden, wie in DIN 32645 beschrieben, bei einer
Integrationszeit von 10.000 ms und zwolf Akkumulationen ermittelt. Ausgewertet
wurde die Peakflache der dominierenden Raman-Bande zwischen 879 und 881 cm™
(843,18 und 843,32 nm) und 849 und 851 cm™" (841,05 und 841,19 nm):
e Eigenbau: Zdlliger Sondenoptik (25,4 mm Brennweite; 256 mW
Anregungsleistung am Kopf) Nachweisgrenze: 0,839 g/l
e Eigenbau: 2-Zoll-Sondenoptik (32 mm Brennweite; 196 mW
Anregungsleistung am Kopf) Nachweisgrenze: 0,726 g/l (tiefer, da hdhere
Sammeleffizienz durch Fresnel-Linse erreicht)
o Kommerzielle Sonde 1: process Raman-Probe (tec5 AG; 1,5 mm Brennweite
260 mW Anregungsleistung am Kopf, Nachweisgrenze: 0,466 g/l)
e Kommerzielle Sonde 2: Raman-Probe™ || (InPhotonics, USA; 7,5 mm

Brennweite, 228mW Anregungsleistung am Kopf) Nachweisgrenze: 0,906 g/l

Die selbst entwickelten Sonden liegen trotz deutlich hdéherer, freier
Gegenstandsweiten auf dem gleichen Leistungsniveau wie handelsibliche Raman-
Sonden und kdnnen somit neue berihrungslose Applikationen aus grof3en Abstanden
heraus erschliefien und adressieren, z. B. Messungen in Zellkulturen oder auch
Untersuchungen von Oberflachen wie beispielsweise Haut. Durch die Scal-up-
Fahigkeit des Systems sind freie Gegenstandsweiten bis in den Meterbereich bei
entsprechender Wahl der Frontlinsenoptik realisierbar.

Wichtig im medizinischen Bereich ist ein mdglichst geringer Energieeintrag ins
Gewebe. Daher ist es von hochster Prioritat, diesen auf ein vertragliches Mal} zu
begrenzen. Der Zusammenhang zwischen Anregungsleistung und Raman-Signal ist
linear. Eine doppelte Anregungsleistung fuhrt zu doppeltem Signal und bei gleichem
Rauschniveau zu einer Verdopplung des Signal-Rausch-Verhaltnisses. Hieraus ergibt
sich ebenfalls eine um Faktor 2 kleinere Nachweisgrenze.

Betrachtet man ausschlieRlich die Photonen-Ausbeute, die am Detektor ankommt,
fuhrt eine Verdopplung der Integrationszeit bei gleichbleibender Anregungsleistung
ebenfalls zu einer Verdopplung der Zahlrate und folglich zu einer Verdopplung der

Intensitat. Allerdings steigt in der Regel auch das storende Untergrundsignal.
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Dieser theoretische Zusammenhang wird im Folgenden auch praktisch untersucht:
Das zuvor beschriebene Raman-System mit zolliger Frontlinse wird in der
Anregungsleistung mit 5, 15 und 20 mW am Kopf variiert und die jeweilige Raman-
Intensitat zusatzlich gegen die Integrationszeit aufgetragen (Abbildung 27). Die
Versuche werden mit Ethanol C = 96 Vol.-% in einem Borosilikat-Becherglas analysiert
und bei einem Peak von 880 cm™' (843,25 nm) ausgewertet. Es wird ersichtlich, dass
die verringerte Laserleistung und damit der verringerte Photonenfluss des
Primarlichtes durch langere Integrationszeiten kompensiert werden kann, weil in dieser

Anordnung der Untergrund kaum steigt.
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Abbildung 27: Peakhohe bei 880 cm~' (843,25 nm), hervorgerufen durch Stokes-Raman-Streuung in
Ethanol bei Variation der Integrationszeit und Laserleistung. Alle Messungen wurden mit der zélligen

Weit-Apertur-Optik durchgefiihrt, Abbildung nach [1].
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Ermittlung der Leistungsfahigkeit des optischen Systems in applikationsnaher
Umgebung

Um die Leistungsfahigkeit des Systems und dessen Scale-up-Fahigkeit des
Arbeitsabstandes ohne Leistungsverlust zu verdeutlichen, werden nachfolgend flnf
Versuche/Applikationen durchgefuhrt:

e Durchdringung verschiedener Dicken an Borosilikatglas: Verdeutlichung der
Matrixeffekte und Auswirkung eines Scale-ups der Optik

e Applikation der Sonde zum Monitoring einer alkoholischen Garung unter
industrienahen Bedingungen wahrend einer kontaktlosen Messung von auflen
durch den Glasmantel eines Borosilikatglas-Fermenters

e Verfolgung von Zweiphasenstromungen innerhalb einer Teflon-Kapillare mit
einer sehr hohen Abtastrate von 333 Hz und entsprechender Stoffidentifikation
beider Phasen. Diese Applikation wird zum einen durch die neuartige
Sondengeometrie, zum anderen aber auch in Verbindung mit einem auf
Photonenfluss hin optimierten Spektrometer erreicht.

e Verfolgung einer chemischen Reaktion mittels Raman-Spektroskopie mit
lediglich 7 mW Primarlichtleistung zur Reduktion der thermischen Belastung
des Gewebes

e Herausarbeitung niedrigster Nachweisgrenzen flir Raman-Streuung durch

diese neue technologische Kombination

Untersuchung der Storeinflusse verschiedener optischen Fensterdicken im
optischen Pfad

Zunachst wird der Versuch ,Durchdringung verschiedener Dicken® an Borosilikatglas
durchgefuhrt. Hierzu ist die Scheibe orthogonal zu den optischen Achsen und damit
im Anregungs- und Detektionspfad der Sonde platziert. Sofort wird der Glaseinfluss
sichtbar, wenn der optische Lichtweg durch eine hdhere Glas-Schichtdicke sowohl auf
dem Primar- als auch auf dem Sekundarpfad fuhrt. Wahrend dieser Transmission der
Anregungsphotonen losen diese beim Durchdringen des Fenstermaterials sowohl
Raman-Streuung als auch Fluoreszenzemissionseffekte aus, die als parasitares
Signal auf dem Spektrum wahrgenommen werden.

Simultan verringert sich mit steigender zu durchdringender Schichtdicke, bei
Messungen mit der zolligen Sonde, die Intensitat des Ethanol-Raman-Signals, da der

fur das Signal maRgebende Bereich mit der héchsten Flussdichte an Primarlicht um
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den Fokus zum Teil ins Borosilikatglas driftet und damit nicht voll zur Anregung des
Analyten zur Verfugung steht — es wird mehr und mehr Glas angeregt (siehe Abbildung
28).
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Abbildung 28: Sekundarlichtantwort (Fluoreszenzemission und Raman-Streuung) von Ethanol nach
Anregung mit zélliger Optik (Brennweite: 25,4 mm) durch verschiedene Fensterdicken und im Vergleich
dazu eine 2-Zoll-Fresnel-Optik (Brennweite 32 mm), beide bei einer Integrationszeit von 10s und einer
Akkumulation von 1, Abbildung nach [1].

Ab Glasdicken von 25 mm wird primar das Glas angeregt und nur noch in geringem
Male der Analyt. Weiterhin liegt dieser zudem auf3erhalb des Scharfetiefenbereiches
der Sondenoptik und kann nur hochst ineffizient gesammelt werden. Durch die
Implementierung einer Zwischenfokussierung und Aufweitung des z6lligen Pfades auf
2 Zoll, sowie durch den Einsatz einer Fresnel-Optik, die eine deutlich héhere freie
Gegenstandsweite aufweist, kann die Situation erheblich verbessert werden.

Das Durchdringen von 25 mm Borosilikatglas bei hohen Ethanol-Signalintensitaten
und geringem storenden Borosilikat-Untergrund konnte mit dieser optischen
Anordnung erfolgreich adressiert werden.
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Validierung der Sonde in der Applikation ,,Monitoring einer alkoholischen
Garung*
Die beschriebenen optischen Eigenschaften pradestinieren das System flr
kontaktlose Anwendungen, bei dem die Durchdringung transparenter Materialien auf
dem Weg zum Analyten unumganglich ist. Mogliche Applikationen im medizinischen
aber auch im industriellen Umfeld sind:
e Durchdringen von optischen Fenstermaterialien
o Messungen durch Kunststoffe wie Vials, Becherglaser, Kapillare,
Schlauche, und Einweg-Fermenter; hierbei sind z. B.
Stoffidentifizierungen von Wirkstoffen bei Infusionsgabe zu nennen oder
aber auch die Verfolgung von Analyten wahrend der Dialyse
o Messungen durch Glaser, wie Becherglaser, Schauglaser, Fermenter,
Kapillare, Fensterzugange in der Motorenentwicklung (Glasmotor) oder
auch durch Fenster in Reinrdumen und Gloveboxen
e Durchdringung von Flussigkeiten
o Messungen durch Flussigkeiten in anderen Medien wie z. B.
Doppelmantelreaktoren oder Zellkulturen (aq)
e Durchdringungen von Gasen aus grof3em Abstand
o 2D-Scanning von Gewebe wie z. B. Hautoberflachen, Gewebeschnitte
sowie Oberflachenkontaminationen durch geometrische Scale-up-

Fahigkeit des Systems bis in den Meterbereich

Die praktische Anwendbarkeit der Weit-Apertur-Sonde wird wahrend einer
alkoholischen Garung von auf3en durch einen Borosilikatglas-Fermenter getestet. Die
Sonde durchdringt hierbei den Reaktormantel (Dicke: 9 mm) mit Primarlicht. Dieses
wird als Sekundarlicht gestreut (Rayleigh- und Raman-Streuung), aber auch zur
Fluoreszenzemission angeregt. Dieses Sekundarlicht durchdringt anschlief’end
wieder den Reaktormantel und wird mit hoher Sammeleffizienz von der Sondenoptik

via Lichtwellenleiter erfasst und an das Spektrometer geleitet (Abbildung 29).
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Abbildung 29: Schnittansicht der kontaktiosen Raman-Inline-Uberwachung eines Borosilikatglas-
Fermenters. Ein Linearsystem, ausgelegt als Gleitfiihrung mit Arretierung, erméglicht eine Variation des
Sondenabstandes zum Reaktor und damit der Penetrationstiefe von Primar- und Sekundarlicht,
Abbildung nach [4].
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Die Sonde selbst ist auf einem Verfahrsystem fixiert, das eine Translation der Sonde
in optischer Pfadrichtung mittels GleitfUhrung sicherstellt. Diese gefuhrte,
translatorische Bewegung, ist von hochster Bedeutung, um die Penetrationstiefe ins
Medium exakt einstellen zu konnen. Dies ist wichtig, da das Medium einen hohen
mittleren Streukoeffizienten aufweist und eine mdglichst kleine Penetrationstiefe
erreicht werden soll. Hierbei ist jedoch darauf zu achten, die Anlage so zu justieren,
dass der Glaseinfluss auf ein akzeptables Maly zurickgeht, siehe Abschnitt
.Storeinfluss verschiedenen optischer Fensterdicken im optischen Pfad®.

Sowohl der Verbrauch des Substrates Glucose als auch die Bildung des Produktes
Ethanol durch Saccharomyces cerevisiae konnten zuverldssig Uberwacht werden
(Abbildung 30).
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Abbildung 30: Substratabbau von Glucose und Aufbau des Produktes Ethanol der aeroben Batch-
Fermentation von Saccharomyces cerevisiae durch von aulen den Mantel durchdringende, Raman-
Messung im Vergleich zur HPLC-Analytik, Abbildung nach [4].

Mehrere lineare Regressionsmodelle wurden angewendet, um die Raman-Spektren
auszuwerten. Referenzwerte wurden durch Hochleistungsflissigkeitschromatographie
(HPLC) bestimmt. Die implizierten relativen Vorhersagefehler fir Glucose und Ethanol
betrugen 5 bzw. 3 % auf die Referenzmethodik angewandt, die wiederum selbst einen
Fehler von 3 bzw. 2 % beinhaltet.

Wie am Beispiel gezeigt, bietet diese neue Technik die Moglichkeit, die vorgestellte
Fermentation zuklnftig mittels berthrungsloser Raman-Spektroskopie von aufien
durch den Reaktormantel zu verfolgen und damit Kontaminationen zu vermeiden. Die
Labortatigkeiten durch die HPLC-Analytik kdnnen deutlich reduziert werden. Eine
Probennahme (Probenzug von Hand durch geschultes Personal) wird obsolet und
dadurch werden die Analysenkosten gesenkt. Die gesammelten Erkenntnisse
bezlglich der einzusetzenden Hardware sind auf samtliche Fermentationen und

Reaktionen und auf sonstige biologische Systeme anwendbar und umsetzbar.
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Validierung durch beruihrungslose Stoffidentifizierung in einer
Zweiphasenstromung in Kapillaren

Das folgende Beispiel verdeutlicht das Einsatzfeld der erarbeiten Technologie bei sehr
schnellen Vorgangen, die ein sehr schnelles Eingreifen bzw. eine Schutzschaltung
aktivieren mussen (Stoffidentifikation), beispielsweise selbstsperrende Ports z. B. bei
der Zytostatika-Gabe oder bei der Uberwachung von Infusionen. Exemplarisch wurde
eine  FlUssigkeits-Kapillare,  durchstromt mit einer nicht  mischbaren
Multiphasenstromung unter Verwendung einer hohen Abtastrate, vermessen. Fur die
notwendige Abtastfrequenz gilt grundsatzlich das Nyquist-Shannon-Abtasttheorem:
Die Messanordnung muss mindestens um Faktor 2 in aquidistanter Schrittweite
schneller abtasten, als die am hochsten auftretende Frequenz im zu rekonstruierenden
Signal. Folglich wird eine zu lange Integrationszeit dazu fihren, dass die Spektren der
beiden Phasen verschwimmen, ahnlich der Bewegungsunscharfe in der Fotografie.
Um dies zu verhindern, wurde das Messsystem auf die Erfassung schneller Ereignisse
hin optimiert. In diesem Anwendungsfall ist die héchste Frequenz die Frequenz des
Phasenwechsels zwischen wassriger und organischer Phase der Tropfchen. Nur so
ist es moglich, unverfalschte Informationen beider Fluidsegmente getrennt oder im
besten Fall auch in der Kontaktschicht zu erhalten. In dem untersuchten Testsystem
(Toluol/Wasser) wurden Raman-Spektren fortlaufend alle 60ms (50 ms
Integrationszeit) aufgenommen. Als Optik zur Messung innerhalb der transparenten
PFA-Kapillare mit einem Innendurchmesser von 1/16 Zoll in einem &auferen
Durchmesser von 1/8 Zoll, kam die zollige Fokussiersonde zum Einsatz. Das
Experiment wird mit einer Trépfchengeschwindigkeit von 0,2 cm/s durchgefihrt, was
mit einer Erzeugungsfrequenz der Trépfchen von ungefahr 0,5 Hz korrespondiert. Das
Raman-Spektrum von Toluol weist grof3e spektrale Unterscheide sowohl in der
Fingerprintregion als auch im Bereich um 3000 cm™ (633,03 nm) im Vergleich zu
Wasser auf (siehe Abbildung 31b). In Abbildung 31a ist der Verlauf der
Signalintensitatsdifferenz zwischen 1012 und 1863 cm-" (562,27 und 590,53 nm) flr
eine Messzeit von 5 s gezeigt. Aufgrund der hohen Zeitauflésung kénnen die reinen
einphasigen Messungen von denen unterschieden werden, bei denen beide Phasen

im Fokus der Raman-Sonde liegen.
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Abbildung 31: Unterschied der Raman-Intensitaten zwischen 1012 und 1863 cm-' (562,27 und

590,53 nm) (a) Raman-Spektren A und B aus Messungen in den jeweiligen Phasensegmenten —

markierte Positionen (b). Die zyklischen Messungen wurden mit einer Integrationszeit von 50 ms bei

einer FlieRgeschwindigkeit der Flissigkeit von 0,2 cm/s durchgefihrt, Abbildung nach [2].

In einem weiteren Versuch mit kleinerer PFA-Kapillare (Innendurchmesser: 0,03 Zoll /

AuBendurchmesser: 1/16 Zoll) sollte die Abtastgeschwindigkeit nochmals gesteigert

werden. Tropfen mit einem Phasensegmentsvolumen unter 1 uL werden hierbei mit
einer Frequenz von etwa 24 Hz und 48 Phasenwechseln pro Sekunde erzeugt. Die
Stromungsgeschwindigkeit betragt 9,0 cm/s. Mit Integrationszeiten von nur 3 ms

konnte die Abtastfrequenz auf ein Maximum von 333 Hz erhdht werden. Fur dieses

Experiment wurde das Detektionssystem im sogenannten Burst-Modus betrieben. Der
Hersteller tec5 AG stellt speziell fir diese Testapplikation ein Softwaremodul zur
Verfigung, das die Erfassungsrate auf 333 Hz anhebt. Ohne den Einsatz dieses Modul

war die Datenkommunikation zwischen dem Spektrometer und dem Computer durch

die USB-Schnittstelle durch geringere Abtastraten begrenzt (siehe Abbildung 32).
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Abbildung 32: Raman-Intensitatsdifferenz zwischen 1012 und 1863 cm! (562,27 und 590,53 nm) (a)
Raman-Spektren A und B aus Messungen in beiden Phasensegmenten (b) Zyklische Messungen mit
einer Abtastrate von 333 Hz und einer Fluidstromungsgeschwindigkeit von 9,0 cm/s — Positionen
markiert, Abbildung nach [2].

Zum Zeitpunkt der Untersuchung konnte damit der bis dato schnellste Raman-Scan
aus der Entfernung mehrerer Zentimeter und eine Kapillare durchdringend weltweit
erreicht werden. Der vorgestellte Ansatz ermoglicht die
Charakterisierung/Stoffidentifikation von segmentierten Stromungen und erlaubt des
Weiteren auch quantitative Analysen von Raman-aktiven Substanzen in den jeweiligen

Phasen innerhalb einer transparenten Kapillare.

Validierung der Moglichkeiten zur Gewebeschonung: Raman-Spektroskopische
in-line- Verfolgung einer chemischen Reaktion mit geringer Primarlichtleistung
Bei diesen Versuchen wird der Reaktionsfortschritt einer Michael-Addition in Echtzeit
mittels Raman-Spektroskopie Uberwacht und eine betrachtlich reduzierte
Anregungsleistung etabliert. Abbildung 33b zeigt ein Spektrum des Eduktes
Ethylacrylat, gemessen mit einer handelsublichen faseroptischen Ruckstreusonde
(ohne Fokussierung) mit 400 um Lichtwellenleitern bei 7 mW Laserleistung am
Sondenkopf. Im Vergleich zu dem Spektrum mit der zuvor beschriebenen koaxialen
Sonde ist ein zusatzliches Ethylacrylat-Spektrum aufgetragen (siehe Abbildung 33c).
Ein hochauflésendes Raman-Spektrum eines herkdmmlichen Raman-Spektrometers

mit 500 mW Laserleistung ist in Abbildung 33a dargestellt.
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Abbildung 33: Spektren von Ethylacrylat bei unterschiedlichen Aufldsungen, unterschiedlichen
Anregungswellenlangen, Intensitdten, Faserdurchmessern und Integrationszeiten. Mit einer
Ruckstreusonde (a: 532 nm; 7 mW,; 400 ym; 1000 ms), einer koaxialen Raman-Sonde (b: 532 nm;
300 mW; 200 um; 2500 ms) und einer koaxialen Raman-Sonde auf einem MultiSpec-Raman-System
der tec5 AG (c: 785 nm; 500 mW; 600 um; m; 10 s), Abbildung nach [2].

Der charakteristische Peak bei 1637 cm™' (582,57 nm) wird der Vinylstreckschwingung
zugeordnet und dient der Reaktionsverfolgung.

Der Ethylacrylat-Umsatz wahrend der Reaktion wird auf Basis der relativen Abnahme
der Intensitatsdifferenz bei 1637 und 1550 cm™' (582,75 und 579,81 nm) bestimmt. Die
Raman-Spektren werden wahrend der chemischen Reaktion nach dem Start durch
Zugabe von Piperidin zu gekuhltem Ethylacrylat kontinuierlich in Abstanden von 1 s
aufgenommen. Auf der Grundlage der Ergebnisse wurde eine Umsatzkurve aus den
Mittelwerten von funf Experimenten, die unter identischen Reaktionsbedingungen
durchgefuhrt wurden, erstellt (siehe Abbildung 34).
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Abbildung 34: Verfolgung des Ethylacrylat-Umsatzes mittels = Raman-Spektroskopie
(Anregungsleistung: 7 mW) im Vergleich zum kinetischen Modell. Mittelwerte aus funf
aufeinanderfolgenden Experimenten werden zusammen mit den Standardabweichungen als
Fehlerbalken dargestellt, Abbildung nach [2].

Die Standardabweichungen sind fir jeden ermittelten Wert angegeben und zeigen
eine moderate statistische Varianz, die dem Signalrauschabstand aufgrund der
schwachen Anregung und den kurzen Integrationszeiten zugeschrieben werden kann.
Die erhaltenen Ergebnisse stimmen gut mit den Ergebnissen eines kinetischen
Modells auf der Grundlage kurzlich veroéffentlichter experimenteller Daten Uberein und
sind reproduzierbar [2].

Mit der Moglichkeit, die Anregungsleistung stark zu reduzieren, ist die Echtzeit-
Reaktionsiberwachung in explosionsgefahrdeten Bereichen genauso wie in-vivo-
Analysen durchflihrbar. Dadurch kénnte dieser Ansatz das Anwendungsgebiet der
Raman-Spektroskopie sowohl in der Prozess-Analyse-Technologie (PAT) erweitern
und auch im klinischen Umfeld eingesetzt werden. Ein Ansatz zur Prozessintegration
mit Messungen durch bestehende Inspektionsglaser (Druckstufe PN 40) in

Produktionsanlagen wurde kurzlich von Braun et al. [1] demonstriert.

Demonstration geringer Nachweisgrenzen am Beispiel von Ethylacrylat

Die minimale Nachweisgrenze von Ethylacrylat mit einer Laserintensitat von 300 mW
wurde bestimmt, um die Fahigkeiten des Systems bei niedrigen Konzentrationen zu
untersuchen. Ethylacrylat wurde hierzu mit Wasser verdunnt und durch die Wand
eines Glasflaschchens mit der koaxialen Sonde und einer 400-um-Faser gemessen.
Aufgrund der niedrigen Konzentrationen kann das allgemein schwache Raman-Signal

von Wasser nicht vernachlassigt werden.
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Der Wasserpeak bei 1640 cm™" [95] (582,85 nm) addiert sich zu dem Ethylacrylatspeak
zwischen 1559 und 1934 cm™* (580,11 und 593,01 nm) (siehe Abbildung 35). Daher
wurde das Ethylacrylat-Signal aus der mittleren Intensitat des Peaks nach der
Grundlinienkorrektur und der Subtraktion des Wassersignals berechnet. Das
Rauschen wurde als mittlerer quadratischer Fehler fur eine parabolische Anpassung
im Spektralbereich zwischen 1950 und 2060 cm™' (593,58 und 597,48 nm) bestimmt.
Aufgrund einer linearen Interpolation des SNR-Konzentrationsdiagramms
(Abbildung 35) kann flir Ethylacrylat in Wasser eine Konzentration von 0,8 mM

abgeschatzt werden [2].
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Abbildung 35: Signal-Rausch-Verhaltnisse (SNR), berechnet aus Raman-Spektren von Ethylacrylat in
Wasser und bestimmt bei unterschiedlichen Konzentrationen aus 20 Spektren mit jeweils 4 s

Erfassungszeit, Abbildung nach [2].



4. Diskussion -67-

4. Diskussion

Das folgende Kapitel betrachtet die Ergebnisse der entwickelten Sensoren und
Algorithmen. Anhand der Ergebnisse und physikalischen Sachverhaltnisse wird eine
Interpretation der Leistungsfahigkeit durchgefuhrt, erortert und diskutiert. Des
Weiteren werden die Vor- und Nachteile der einzelnen Systeme analysiert und
Grenzen bzw. mdgliche Ausbaustufen in weiteren medizinischen und industriellen
Applikationen betrachtet. Der wissenschaftliche Erkenntnisfortschritt wird beschrieben
und auf Validitdt hin untersucht. Hierbei werden die jeweiligen Messeffekte
Phanomenen des Gewebestoffwechsels oder der Gewebe-Morphologie zugeordnet
und verifiziert. Mehrere Anwendungen wurden untersucht, um das Potenzial dieses
Setups zu demonstrieren: Tracking der multispektralen Nadel Uber medizinische
Ultraschall- und Magentresonanztomografie; Entwicklung eines Algorithmus zur
Korrektur des Fluoreszenzsignals und Proof of Concept mit multispektraler label-free
in-vivo-Klassifikation von gesundem und bodsartigem Gewebe eines Tiermodells.
Andere Applikationen wurden in Kombination mit dem auf Photonenfluss optimierten
Spektrometer durchgefuhrt. Eine Demonstration der Anwendbarkeit des entwickelten
Systems erfolgte in zwei Applikationen: 1) Reaktionsuberwachung einer schnellen
chemischen Reaktion mit reduzierter Anregungsintensitat unter Verwendung einer
konventionellen Rickstreusonde. 2) Raman-Analyse einer Zweiphasenstromung von

(Toluol / Wasser) mit einer Abtastrate von 333 Hz und einer Weit-Apertur-Sonde.

4.1 Multispektralsensor zur UV/VIS-, NIR- und FL-Detektion

Das Kernelement dieser Arbeit ist die Entwicklung eines multispektralen Stich-
Sensors, der auf dem Prinzip der Ruckstreuung beruht und verschiedene
Spektroskopie-Techniken an der Sondenspitze miteinander vereint. Eine ebenfalls
entwickelte Signalverarbeitung, die die Datenfille mittels  virtueller
Photometerumgebung reduziert, erlaubt eine nachgeschaltete multivariate
Auswertemethodik zur Gewebeklassifizierung. Zunachst werden mdgliche Vor- und
Nachteile des Konzeptes diskutiert:
e Eine einfache Gewebepenetration wird durch einen optimierten Sondenkopf
erreicht (siehe Abbildung 2). Durch die Kombination mit ausgewahlten
Materialien wie Edelstahl oder Nitinol, sowie dem autoklavierbaren und

biokompatiblen Epoxidharz ist ein Mehrfachgebrauch durch Nachscharfen und
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-polieren moglich. Die Spitze wird speziell auf die Anforderungen einer SMART -
in-vivo-Gewebediagnostik entwickelt. Eine Variante fur den einmaligen
Gebrauch auf Polymerfaserbasis ist ebenfalls umsetzbar. Dies konnte in
Vorversuchen gezeigt werden. Hierbei werden die Quarzglasfasern durch
Kunststofffasern aus dem Bereich der Telekommunikation ersetzt.

Dies bedeutet zwar eine deutliche Senkung der Teilekosten. Allerdings werden
die optischen Eigenschaften der Sonde etwas geschwacht.

Die Kombination mehrerer Spektroskopie-Techniken durch eine freie
individuelle Wahl und Anbindung der sieben Lichtwellenleitern wahrend des
Biopsie-Verfahrens ist mdglich mit Lichtquellen, Spektrometern und geeigneten
Sensoren. Fasergekoppelte multifunktionale Systeme kénnen damit individuell
und angepasst an den jeweiligen Kosten- und Anforderungsrahmen
zusammengestellt und aufgebaut werden. Weitere Messmethoden z. B.
glasfasergebundene miniaturisierte NIR-Temperaturfihler wurden am Institut
Pl realisiert [97]. Diese sind ebenfalls implementierbar. Dadurch wird die
aktuelle Gewebetemperatur an der Sondenspitze als weitere Messgrolie mit
hoher Zeitauflosung zuganglich. Viele Erkrankungen gehen mit lokaler
Temperaturerhohung einher, beispielsweise Entzundungen oder auch Bereiche
mit erhdhtem Stoffwechsel und exothermen Reaktionen.

Das System ist nicht nur als Werkzeug in der Gewebediagnostik einsetzbar,
sondern zeigt auch Vorteile flir andere zukunftige Anwendungen sowohl im
Medizinbereich als auch in der Prozessanalysentechnik (PAT). Hierbei stehen
Anwendungen im Fokus, bei denen entweder Informationen aus mehreren
Spektroskopie-Techniken unabhangig voneinander bendtigt werden oder
Quereinflisse (z. B. sich &ndernde Streu- und Extinktionskoeffizienten) auf eine
Technik, in unserem Fall FL-Spektroskopie, kompensiert werden missen, um
aussagekraftige Messungen zu gewahrleisten. Gerade die FL-Spektroskopie
kann durch ihre hohe Nachweisempfindlichkeit viele Stoffe in kleinen
Konzentrationen (z.B. NADH im Bereich weit unter 1 mmol/l) erkennen [81].
Bisher ist sie allerdings nur in der Kombination mit der Erfahrung und dem
Know-how eines Fachmannes in der Applikation zielfUhrend nutzbar, da bisher
keine Absolutinformation gewonnen werden konnte.

Die multispektralen Informationen der einzelnen Spektralbereiche koénnen

miteinander verrechnet werden und bringen so erst die entsprechenden
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MessgroRen (z.B. NADH-Konzentration) quantitativ. zum Vorschein. Die
erfolgreiche Umsetzung in einem Gewebephantom bei Variation des
Streukoeffizienten bestatigt diese Annahme [3].

Auch fir einen sich andernden Absorptionskoeffizienten wurde die
Korrekturfahigkeit gezeigt und die entsprechenden Erkenntnisse befinden sich
aktuell in der Phase der wissenschaftlichen Prifung [,NADH-fluorescence
absorption correction to determine absolute fluorophore concentrations of a
liquid tissue model“, Braun et. al., eingereicht am 19.04.2018].

Die optionale Erkennung von Blutansammlungen, Blutgefal’en, sowie deren
Durchblutungszustand durch Zirkulationsdetektion, wird durch lokale in-vivo-
Pulsmessungen mit schnellen Abtastraten im Bereich von bis zu
50 Spektren pro Sekunde (20 ms Integrationszeit) umgesetzt. Hardwareseitig
begrenzt die minimale Integrationszeit die Messung auf
333 Spektren pro Sekunde. Weitere Anwendungsfelder in der Medizintechnik,
z. B. die Erkennung von Durchblutungsstérungen wie Thrombosen, sind weitere
mogliche Anwendungen der entwickelten Technologie. Die Machbarkeit dieser
Erweiterungsmaoglichkeit ist transdermal bereits erreicht.

In Kombination mit einer Ultraschallbildgebung wahrend der Biopsie-Prozedur
ist simultanes Tracking moglich und damit das Risiko einer Fehlplatzierung mit
maoglichen strukturellen Schaden an Arterien, Nervenblindeln und Pleura
verringert [94]. Das in dieser Arbeit entwickelte Multispektralsystem kann leicht
in Biopsie-Systeme als innere Kanule implementiert werden und profitiert von
den echogenen Markierungen auf der aufderen Kanule des Biopsie-Systems.
Eine noch genauere Positionierung ist moglich.

Daruber hinaus ist ein Kompatibilitatstest der Sonde in Verbindung mit der MRT-
Technologie erfolgreich durchgeflihrt worden. Die Materialwahl fallt auf Nitinol
(NiTi) und Polymere. NiTi-basierte Materialien sind in der Medizintechnik gut
etabliert und werden von Duerig et al. [75] und Pelton et al [76] beschrieben.
Die  Nickel-Titan-Legierung  besticht durch ihre  Biokompatibilitat,
Korrosionsbestandigkeit und hervorragenden mechanischen Eigenschaften.
Ebenso ermdglicht ihre MRT-Kompatibilitat den Einsatz in der medizinischen
Diagnostik [3].
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Eine simultane Verwendung in der MRT-Technik und damit Lokalisation der
Nadel ist moglich, da ausschlieldlich Nitinol, Glas und Polymere als
Rohmaterialien verwendet werden.

Die Kombination der beiden Techniken durch eine Trennung des sensiblen
Messequipments durch Implementation der faseroptischen Sonde in die
vorhandenen Raumlichkeiten der Klinik erreicht. Hierbei werden die
Lichtwellenleiter Uber bereits vorhandene geschirmte Kabelkanale in der Wand
aus dem eigentlichen MRT-Raum in den Kontrollraum geleitet. Es kann also
ohne jedwede Veranderung an den Raumlichkeiten in die vorhandenen MRT-
Strukturen integriert und dadurch eine kostengunstige Installation gewahrleistet
werden.

e Die Herstellung des Sondenaufbaus ist wirtschaftlich darstellbar und ermoglicht
eine gunstige ,Break-Even-Analyse“. Es wurde konsequent, wahrend der
Entwicklung, darauf geachtet, Leistungsfahigkeit, Materialkosten sowie
optische als auch mechanische Eigenschaften in Einklang zu bringen. Die
geringen Herstellungskosten resultieren aus am Markt erhaltlichen Teilen, die
miteinander durch Klebestellen zusammengefugt werden. Diese enden in der
speziell optimierten Sondenspitze, die selbst gefertigt und mit einem
Polierverfahren oberflachenveredelt wird. Hierbei wurde eine spezielle
Schleifvorrichtung entwickelt, die den Fertigungsprozess mit einfachsten Mitteln

zulasst.

Nachfolgend werden die spektroskopischen Messungen inklusive des physikalischen
Hintergrunds naher betrachtet.

Hierbei ist es von fundamentaler Bedeutung, die Matrixeinflusse auf die jeweilige
Spektroskopie-Art naher zu betrachten und die Ergebnisse zu diskutieren, zu
verstehen und zu deuten. Die multispektrale Analyse eines Gewebephantoms mit
verschiedenen Fluorophor-, Streuer- und Absorberkonzentrationen kdnnen
vielversprechendes Wissen genieren, welche Quereinflisse jeweils zwischen den
Spektroskopie-Arten auftreten. Es ist daher flir ein Grundverstandnis von elementarer
Bedeutung, die durch die molekularen Stoffsysteme hervorgerufenen Messeffekte mit
geringen oder bestenfalls ohne Quereinflisse zu detektieren bzw. einfache, aber
effektive Algorithmen zu entwickeln, die in der Lage sind, die Messinformation aus den

sich Uberlagernden oder gegenseitig beeinflussenden Effekten zu extrahieren und
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diese quantitativ zu erfassen. Alle Gehalte kdnnen fur sich betrachtet mit geringen
Fehlern ermittelt werden.

Zur Lésung dieser Problematik darf der Spektroskopiker die einzelnen Techniken nicht
getrennt betrachten, sondern muss deren Gesamtheit Uberblicken und die
gewonnenen Informationen analysieren. Im Tiermodell werden die Effekte zunachst
qualitativ betrachtet und im flissigen Gewebe-Phantom erfolgreiche Algorithmen zur
quantitativen Bestimmung etabliert. Hierdurch konnte der Einfluss des Streueffektes
auf die FL-Messung nahezu vollstdndig kompensiert werden. Ein Absorber im
Modellsystem wirkt sich beispielsweise dampfend auf die Fluoreszenzemission aus.
Photonen werden vom Farbstoffmolekul absorbiert und stehen detektionsseitig den
jeweiligen Techniken oder den Fluorophoren nicht mehr zur Verfligung. Dadurch
konnen keine langwelligeren energiearmeren Photonen induziert werden. Die mittlere
Weglange sowohl der Primar- als auch der Sekundarphotonen wird verkurzt.

Die Streuung wirkt sich auf Absorptions- als auch auf Fluoreszenzeffekte im gesamten
Messfenster aus, indem es das Messvolumen direkt beeinflusst. Allerdings ware eine
Remissionsmessung in einer klaren Flussigkeit ohne Streuzentren nicht mdglich.
Diese Messtechnik ist von der Riuckstreuung direkt abhangig — jedoch wirkt diese auch
als Quereinfluss.

Bei hoherem Gehalt an Streukdrpern steigt die Anzahl von Streuzentren pro
Volumenelement an. Es kommt zu Streuung und Mehrfachstreuung in Vorwarts-
Richtung (Vorwartsstreuung) aus Sicht der Sendefaser, aber auch zur Seite und
zurick zum Sendeort (Ruckstreuung). Das Licht wird in den kompletten 4n-
Raumwinkel in unterschiedlichen Intensitaten gestreut. Es gibt verschiedene
Streuarten/Modelle:

e Rayleigh (symmetrisch nach vorne und hinten) [98,99]

e Mie (leicht asymmetrische bis komplexe Winkelverteilung) [99-101]

e Kilassisch geometrisch an kleinen Trépfchen (hauptsachlich vorwarts [sichtbar
durch Hofbildung], aber auch komplex [durch Variation der Tropfchengrofle
nicht mehr nachweisbar]) [99,102]

e Klassisch geometrisch an groRen Tropfen (sehr eng und schwach vorwarts,
sodass eine Hofbildung ausbleibt und zusatzlich bei transparentem Material in
groRem Winkel - Tyndall-Effekt)

Hierbei sei auf Spezialliteratur verwiesen [98—104]. Im flussigen Gewebephantom sind

folgende Abhangigkeiten fur die Messung in Dispersion (Streuer Calcilit 4) zu
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beobachten: Die Ruckstreuintensitat steigt von klarer Losung ohne Streuzentren —
keine Ruckwartsstreuung — mit zunehmender Opazitat durch Streuung vermehrt an.
Es werden mit steigender Konzentration mehr und mehr Photonen uber den
Wellenlangenbereich (je nach Luminar und dessen emittierten Photonenenergien)
zuruckgestreut. Ein Vorteil ist jedoch, dass das Ruckstreusignal innerhalb des
optischen  Fensters quasi unbeeinflusst erfasst werden kann. Die
Fluoreszenzspektroskopie gilt zwar als extrem nachweisempfindlich bis hinab in den
ppb-Bereich, aber auch als extrem angreif- und verletzbar durch Quereinflisse.
Kleinste Anderungen innerhalb der Matrix haben groBen Einfluss auf das
Fluoreszenzsignal. Dies ist der Technik per se geschuldet: Die Quereinflisse wirken
auf den Anregungspfad — Photonen missen zu dem zu analysierenden Molekdl
gelangen, um von ihm absorbiert und anschlieRend als energiearmeres Photon
langwelliger re-emittiert zu werden (Stokes-Shift). AnschlieRend muss der Weg in
Richtung Detektionsfaser durch die Molekule und Streukorper hindurch zurickgelegt
werden, ohne von Absorptions- und Streueffekten Hinderung zu erfahren.
Beispielsweise kann ein hoher Absorbergehalt das FL-Signal nahezu vollstandig
ausléschen — ohne multispektrale Signalerfassung ist in diesem Fall fir den Anwender
kein Fluorophor im System vorhanden. Des Weiteren fuhrt ein hoherer
Streukoeffizient, hervorgerufen durch Streuerzugabe, zu einem hdheren FL-Signal
und — ohne multispektrale Information lasst dies auf hohere Fluorophor-Gehalte
schlieRen. Die reine Messung des Emissionssignals kann fehlerfrei nur in klarer
Ldsung bestimmt werden. In Gewebe oder Dispersion kann nur quantitativ gemessen
werden, wenn der Streu- und der Absorptionskoeffizient im Anregungs- als auch
Detektionspfad als konstant anzusehen ist.

Das verfalschte FL-signal muss also entsprechend korrigiert werden. Dies ist durch die

multispektralen Informationen madglich.

4.2 Fluoreszenz-Korrektur

Hierbei wird ein Verfahren zur Bestimmung unbekannter NADH-Konzentrationen in
Suspension, basierend auf verschiedenen optischen Spektroskopie-Techniken
vorgestellt: UV/VIS-, NIR- und Fluoreszenzspekiroskopie werden in der
multispektralen Nadelsonde kombiniert.
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Um die Fluoreszenzemissionsintensitaten zu korrigieren, wird die reine
Ruckstreuintensitat des Gewebemodells im Wellenlangenbereich zwischen 600 und
940 nm innerhalb des optischen Fensters gemessen. Andere Forschergruppen
definierten dieses Fenster von 600 bis 1100 nm [34] oder 600 bis 1300 nm [105]. Daher
ist es moglich, Ruckstreuintensitaten zu erhalten, die von der Absorption (der fur die
grofRte Absorption verantwortlichen Stoffe Hamoglobin und Wasser) unbeeinflusst sind
[3]. Im Wellenlangenbereich von 600 bis 940 nm wurde nur die Breitband-
Halogenlichtquelle verwendet, um die elastische Rickstreuintensitat ohne die Effekte
der induzierten Fluoreszenzemission und das daraus resultierende parasitare Signal
zu bestimmen. Diese Methodik erwies sich im Modellsystem als sehr effektiv und
fUhrte zu einem sehr geringen mittleren quadratischen Fehler (REMSEP) von 0,093
mmol/l bei der Bestimmung des Fluorophors NADH.

In weiteren Versuchen an Gewebeproben (in vitro) konnten die Hauptabsorber des
Gewebes eindeutig zugeordnet und ihre spektrale Lage bestimmt werden:
Spektraldaten im UV/VIS- und NIR-Bereich dienen dazu, Informationen Uber
Gewebeeigenschaften wie Fett- und Wassergehalt, Hamoglobinkonzentration,
Sauerstoffsattigung (Verhaltnis von Oxyhamoglobin zu Desoxyhamoglobin) und damit
den Sauerstoffverbrauch ins Verhaltnis zum umgebenden Gewebe zu setzen. Weitere
Informationen  kénnen durch die Bestimmung der Gewebefarb- und
Streueigenschaften im UV/VIS- und NIR-Bereich erfasst werden. Dem Mediziner steht
somit ein Werkzeug zur Verfligung, das ihm viele Informationen, die in-vivo gesammelt
werden, zur Verfigung stellt. Dies muss jedoch auch an lebendem Gewebe verifiziert

werden.

4.3 Tiermodell

Um das entwickelte Konzept auf seine Tauglichkeit zu prifen, wird es zunachst in
einem flissigen Gewebephantom untersucht und anschlieBend im Tiermodell
getestet.

Gerade der Gewebestoffwechsel birgt einige Besonderheiten, die in diesem Abschnitt
diskutiert werden. Die Informationen resultieren aus lebendem Gewebe im Tiermodell.
Dies ist notwendig, da die biologischen Strukturen und Zellen im 3-D-Verbund véllig
naturlich mit Nahrstoffen versorgt und deren Produkte Uber den Blutkreislauf

abtransportiert werden. Es findet ein stetiger Zu- und Abtransport von Stoffen statt.
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Was an Masse nicht abtransportiert wird, findet Nutzung im Zellaufbau (Massenbilanz).
Im toten Gewebe sind durch die fehlende Versorgung weder die Sauerstoffsattigung
noch NADH als Marker zuganglich.

Die in-vivo-Bedingungen sind in-vitro nicht nachstellbar. Krebs zeichnet sich durch
unkontrollierte Proliferation (Gewebewachstum/Zellteilung) und Ubermaligen Umsatz
von Nahrstoffen wie Glucose, Glutamin und Fettsduren aus. Dies ermdoglicht den
Krebszellen eine schnelle Massezunahme. DeBerardinis und Chandel geben einen
Uberblick Uber die Grundlagen des Metabolismus von Krebszellen [106]. Basierend
auf diesen Stoffwechselmerkmalen und morphologischen Unterschieden zu
gesundem Gewebe, unterscheiden sich die Gewebetypen in ihren spektralen
Fingerabdrucken in den einzelnen vorgestellten optischen Techniken. Die Detektion
der endogenen Marker Hb, NADH, Wasser, Fett, Blutkonzentration (Farbung) und
Bindegewebedichte (Streueigenschaft) gewahrleistet eine Klassifikation und damit
eine Vorabunterscheidung der Gewebe in-vivo. Durchblutetes lebendes Gewebe stellt
durch seinen noch intakten Metabolismus eine besonders aussagekraftige
Analysemoglichkeit bereit. Entscheidende Parameter zur Klassifikation kdnnen
unverfalscht untersucht werden. In Totgewebe bzw. in Schnitten sind diese Parameter
beeinflusst oder nicht mehr aussagekraftig.

Das Blutpigment Hb, das als Sauerstofftragermolekil des Kdorpers fungiert, kann in
seiner Gesamtheit erfasst oder durch das Verhaltnis seiner oxy- und deoxy-Form als
Malf fur die Sauerstoffversorgung des analysierten Gewebes dienen. Die vorgestellten
Untersuchungen zeigen ausnahmslos eine Reduktion der Sauerstoffkonzentration in
den Tumoren.

Trotz der gesteigerten Angiogenese-Aktivitat und der damit einhergehenden besseren
Zufuhr und Versorgung durch eine héhere Gesamt-Hb-Beladung konnte der Tumor
offensichtlich nicht ausreichend mit Sauerstoff versorgt werden.

Diese Beobachtung stutzt die Annahme einer erhdOhten metabolischen Aktivitat
innerhalb und in der Randzone der untersuchten Tumorgewebe. Fadaka et al. [107]
beschreiben diese grofle Abhangigkeit von der Blutversorgung: ,Hypoxie und
Glucosemangel entstehen schnell im Inneren eines wachsenden Tumors. In der friihen
Karzinogenese-Phase werden durch die unkontrollierte Zellproliferation Tumorzellen
von den BlutgefédRen teilweise abgeschottet und damit aus der Sauerstoff- und
Néhrstoffversorgung verdréangt. Nur durch Diffusion (iber die Basalmembran und durch

die peripheren Tumorzellschichten kénnen Né&hrstoffe und Sauerstoff in die Zellen
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eines nicht vaskularisierten Tumors gelangen“ [107]. 1924 schlug Warburg eine
Hypothese fur den Krebsmetabolismus vor [108]: den Warburg-Effekt. Die Krebszellen
kénnen durch die Hochregulierung der Glykolyse die notwendige Energie auch unter
anaeroben Bedingungen gewinnen, was zu der Schlussfolgerung flhrt, dass
Sauerstoff fur das Krebswachstum nicht unbedingt notwendig ist [109].

Die Menge an Wasser ist im gesunden Unterhautgewebe gemafl den hier
durchgefuhrten Messungen qualitativ hoéher als im Tumorgewebe. Das gleiche
Phanomen gilt fir Fett, das bei Tumoren aufgrund der Zunahme des Fettsaureabbaus
und einer damit einhergehenden intrinsischen Verarmung abnimmt [107]. Gleichzeitig
ist die induzierte Gewebe-auto-FL  (Fahigkeit bestimmter Stoffe  zur
Fluoreszenzemission bei Anregung ohne zusatzliches Einbringen von Fluorophoren)
in Tumoren mit einer guten Blutversorgung im Vergleich zum subkutanen Gewebe in
unmittelbarer Nahe deutlich reduziert. Simultan wird jedoch auch eine Erhéhung der
Absorption gemessen, die auf eine hohere Hb-Beladung im Spektralbereich der FL-
Anregung und -Emission zurlckzufihren ist. Morphologische Veranderungen sind
durch verminderte Rickstreuung im optischen Fenster des Gewebes innerhalb des
Tumors detektierbar. Aul3erhalb des Tumors ist eine Zunahme der Lichtstreuung im
umgebenden stark streuenden, subkutanen Gewebe nachweisbar.
Zusammenfassend kdnnen Fett und Wasser im NIR basierend auf charakteristischen
Banden detektiert werden. Fur Fluorophore, wie NADH findet ein hochsensitiver
Nachweis mittels FL-Emissionssignalen statt.

Zur Bestimmung der Blutkonzentration erlauben die charakteristischen Banden im
Visuellen (Absorptionen im Bereich zwischen 380-780 nm) eine eindeutige
Interpretation.

Die Zielsetzung dieser Arbeit besteht auf der technologischen Seite auch darin, ein
einfach zu bedienendes Messsystem flir die in-vivo-Gewebeanalyse mit hoher
Abtastfrequenz zu entwickeln.

Kompromisse bei der Sensorkonstruktion, der optischen Anordnung und der
Datenauswertung innerhalb des Entwicklungsprozesses zum Erreichen des Ziels
mussen hierfir in Kauf genommen werden. Die gesteckten Ziele dennoch zu
erreichen, ermdglicht die Implementierung des gewahlten Designs und des optischen
Prinzips in ein preiswertes klinischen Werkzeugs in der GroRRe einer 19G-Kandle.

Die quantitative Auswertung fur Fluorophore lasst sich durch die Komplexitat der

folgenden Matrixeffekte nicht einfach durchflhren, aufgrund:
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e der Inhomogenitat der Brechungsindizes innerhalb der Probe,

e des Anregungs- und Detektionspfads der Photonen - quenchende Effekte direkt
nach Austritt aus der Sendefaser als auch in die Detektionsfaser,

e der Einflisse durch Gewebefarbstoffe und Pigmente auf den
Extinktionskoeffizienten sowie

e des Zusammenhangs zwischen Streukoeffizient und Gewebemorphologie

(Streuung und Multi-Streuung).

Die Uberwindung der Matrixeffekte hin zur quantitativen Bestimmung erfordert einen
Autokorrekturalgorithmus, der diese kompensiert. Der erste Schritt beschreibt
quantitative NADH-FL-Messungen in einem Gewebephantom mit einstellbaren
Streuparametern [3] und wurde vorab diskutiert.

Die Diagnose von Tumorgewebe wird nicht allein durch Spektraldaten und einen
Auswertealgorithmus erreicht. Medizinisch geschultes Personal muss angeben, ob
(und in welchem Umfang) Veranderungen in einem Gewebe von Normalwerten
abweichen, unabhangig davon, ob die Werte fur Fett, Blutkonzentration, Farbe,
Streueigenschaften, Wassergehalt, Sauerstoffsattigung sowie metabolische
Zwischenprodukte (wie NADH) oder andere Werte und Symptome klinischen Beweise
liefern. Erforderliche zuklnftige Untersuchungen missen sich mit weiteren
Korrelationen in Verbindung mit histologischen Veranderungen befassen.

Die bisherigen Ergebnisse zeigen auch, dass die Raman-Technologie eine hohe
Bedeutung erlangen konnte, jedoch zum bisherigen Stand der Technik noch nicht
sensitiv _genug ist. Daher ist ein Entwicklungsziel die Miniaturisierung des
Messaufbaus zu einem multi-photometrischen — im Gegensatz zu einem multi-
spektrometrischen System fur Echtzeitmessungen (inklusive Fluoreszenz- oder
Raman-Signalkorrekturkanalen) vorzuschlagen. Bei Anwendung der gennanten und
getesteten Technologien kénnten zuklnftig sowohl die Sensitivitat deutlich gesteigert

als auch die Kosten des Gesamtsystems deutlich gesenkt werden.
4.4 Hochsensitives, an die Applikation anpassbares Raman-Spektrometer
Braun et al. [2] publizierten einen neuartigen und hochempfindlichen Spektrometer-

Aufbau fir Raman-Messungen. Dieser ermoglicht die direkte Implementierung der

multispektralen Nadelsonde, ohne integrierte Filtereinheiten, durch Verbindung zum
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Spektrometer-Eingang. Im Spektrometer befindet sich eine eigenstandige, von der
Sonde unabhangige Filtereinheit, die das Primarlicht effektiv unterdrickt.

Der Vorteil der neuartigen Spektrometer-Anordnung liegt in der Optimierung auf den
maximalen Photonenfluss. Um Ubertragungsverluste am Spektrometer-Eingang zu
minimieren, erfolgt keine Implementierung strahlformender Teile wie
Querschnittswandler oder konventionelle Eintrittsspalte. Stattdessen entsteht die
Einkopplung direkt ohne Formung mit Faserdurchmessern von 50, 200, 400 und 600
pm. Grolere Durchmesser erhdhen zwar die Intensitat, fUhren aber zu einer
geringeren spektralen Auflosung. Bei kleineren Durchmessern ist das Gegenteil der
Fall. Es gilt immer abzuwagen, wann eine direkte Kopplung sinnhaft ist.
Gedankenspiel: 600 uym direkt einkoppeln bedeutet einen sehr hohen Photonenfluss,
aber auch eine Reduktion der spektralen Systemauflésung. Durch die
Implementierung eines Wandlers (Eintrittsdurchmesser 600 ym mittels vieler 25 pym
Monofasern auf Spaltgemometrie umgeformt) wird mehr Fluss generiert als durch eine
einzelne 25 ym Faser — bei héheren Kosten. Generell schlagt ein Wandler jedoch mit
Photonenverlusten um Faktor 2-3 aufgrund von Zwickel- und Koppelverlusten zu
buche.

Da die Anregungswellenlange die Intensitat des Raman-Signals direkt beeinflusst, fallt
die Wahl auf einen diodengepumpten Festkdrperlaser mit einer Wellenlange von
532 nm (Changchun New Industries Optoelectronics Tech. Co., Ltd., China).

Die Anregungsintensitat | ist proportional zur vierten Potenz der Frequenz f (I a A#).
Somit kann eine 4,74-fach hohere Intensitdt unter Verwendung eines
frequenzverdoppelten Nd: YAG-Lasers mit 532 nm anstelle der Ublicherweise
verwendeten 785 nm-Laserdiode erreicht werden. Bei einer Anregungswellenlange
von 532 nm wird die hochste Quanteneffizienz der backthinned CCD genutzt, wahrend
die Sekundarlichtantwort fur eine 785 nm Laserdiode auf der abnehmender
Sensitivitatsflanke des CCD-Chips detektiert wird. Die Wellenlangenstabilisierung des
Lasers hat aufgrund der reduzierten spektralen Auflésung einen geringen Einfluss auf
die Messergebnisse, da die Sekundarlichtantwort auf deutlich mehr Pixel, horizontal
und vertikal, und damit eine grof3ere Nachweisflache abgebildet und verteilt wird.
Betrachtet man die marktublichen Detektoren, ist es in der Regel so, dass bei kurzeren
energiereichen Wellenlangen die Sensitivitat steigt und die Kosten sinken und diese
somit wirtschaftlicher werden.
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Bei Erniedrigung der Primarlichtwellenlange ist jedoch immer zwischen Gewinn durch
starkere Raman-Intensitat und steigendem FL-Untergrund abzuwagen. Diese
Fluoreszenz macht insbesondere in der Nahe der Nachweisgrenze den Lowenanteil
der detektierten Photonen aus und bedeutet, wie zuvor diskutiert, eine sehr
storanfallige Messgrolie.

Das entwickelte Spektrometer kommt ohne bewegliche Teile aus und lasst sich
problemlos in Serie fertigen. Die Nutzung von kostenglnstigen VIS- oder NIR-
durchlassiger Materialien gewahrleistet eine wirtschaftliche und technisch machbare
Umsetzung.

Selbst lange Faserlangen vermindern den Photonenfluss nur gering. Der Laser-Clean-
up-Filter zum Blocken unerwiinschter elastischer Streuung ist direkt in den kollimierten
Lichtweg des Spektrometers implementiert. Dadurch wird eine hdhere Flexibilitat des
Gesamtsystems erreicht. Samtliche Sondentypen und fasergekoppelte Mikroskope mit
und ohne Filtereinheiten konnen angeschlossen werden. Messungen mit
konventionellen Rickstreusonden sind mit maximalem Photonenfluss moglich. Dies
pradestiniert diesen Aufbau flr stark streuende Medien. Moégliche Applikationen sind
hierbei Gewebeschnitte, aber auch transkutane Messungen.

Die konventionelle Losung fur den Einsatz einer Ruckstreusonde erfordert als
Standardausrtstung eine Detektionsfaser, gefolgt von einem Notchfilter, eingebettet
von zwei Linsen, die einen kollimierten Lichtweg generieren, in Kombination mit einer
zweiten Faser zum Spektrometer. Entsprechend erhdhen viele optische Teile die
Verluste und die Stoéranfalligkeit des Systems.

Ein weiterer Vorteil dieses Systems ist die Moglichkeit, einen weiten Spektralbereich
zu Uberwachen (Raman-Shift bis 4500 cm™' (699,45 nm) oder hoher). Systeme mit
785 nm Primarlicht-Quelle messen in der Regel bis zu 3400 cm™ (1070,80 nm). Das
Signal von Wasser bei etwa 3600 cm-! (658,02 nm) kann mit dem entwickelten System
quantifiziert werden, was besonders bei Anwendungen in wassrigen Systemen wie
Gewebe und Gewebeschnitten, in denen Wasser als interner Standard verwendet
werden kann, von Vorteil ist. Zusammenfassend ermoéglicht das Messsystem sehr
schnelle Abtastraten oder alternativ Messungen mit minimaler Laserleistung, aber
reduzierter spektraler Aufldsung. Diese kann jedoch unter Kompromissen in Bezug auf
die Sensitivitat verbessert werden.

Die Ergebnisse, gewonnen innerhalb beispielhafter Applikationen, werden im

Folgenden diskutiert: Die Nachweisgrenze fur Ethylacrylat in Wasser kann auf
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0,8 mmol/l gesenkt werden (Akkumulation: 20; Integrationszeit 4s). Zu
berucksichtigen ist hierbei, dass dieser Wert in einer klaren Losung ohne Streuer und
Absorber unter Laborbedingungen ermittelt wurde. Bei der Anwendung dieses
Systems in einer inline-Reaktionstiiberwachung konnte der Reaktionsfortschritt in
Echtzeit unter Verwendung der Raman-Spektroskopie mit stark reduzierter
Anregungsintensitat von nur 7 mW — gegenuber Ublichen 500 mW - quantitativ in
Echtzeit verfolgt werden [2].

In einer anderen Messreihe wird eine Abtastrate von 333 Hz in der Uberwachung einer
Zweiphasenstromung innerhalb eines Teflonschlauches realisiert [2]. Hierbei konnten
die organischen Phasen von den wassrigen Phasen bei hohen
Durchstromungsgeschwindigkeiten klar selektiert werden. Zusammenfassend kann
mit dem System sowohl die Nachweisgrenze gesenkt, die Abtastrate gesteigert und
die Primarlichtleistung je nach Anwendungsfall reduziert werden. Durch Entwicklungen
in der Sensorik werden sich neue Wege 6ffnen und Applikationen erschliel3en, die
niedrige Nachweisgrenzen bei geringer Primarlichtleistung fordern: beispielsweise die
Bestimmung von Laktat durch die Haut bzw. Laktat oder ATP in der in-vivo-
Gewebeanalytik, aber auch die Uberwachung innerhalb von Schlduchen und

Kapillaren.

4.5 Sammeleffiziente Sonde fiir Raman-Messungen und Fluoreszenzmessungen

aus hohen Abstanden

Die Validierung der Raman-Sonde erfolgt sowohl unter Laborbedingungen als auch
durch Stoffidentifikation von Ethanol und Bewertung der Quereinflisse durch
verschiedene Borosilikat-Schauglasplatten. Im Technikumsumfeld wurde durch eine
Echtzeit-Verfolgung eines Propylencarbonat-Wasser-Gemisches (im geschlossen
Kreislauf gepumpt) durch den Fensterzugang einer Schauglasarmatur PN 16/DN 50
die Systemstabilitat Uber zwei Stunden erfolgreich getestet [1].

Die Funktion der Sonde und deren Eigenschaften unter Laborbedingungen
uberzeugen und adressieren neue Applikationsmoglichkeiten durch Fensterzugange
in der Medizintechnik, der Biotechnologie und im chemischen Umfeld auch aus sehr
grofRen Entfernungen.

Durch Subtraktion von Ethanolspektrum und faktorisierter Referenz wird ein quasi

untergrundfreies Spektrum von Ethanol erzeugt.
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Die Nachweisgrenzen bewegen sich auf dem Niveau handelsublicher Sonden, obwohl
diese direkt mit dem Medium in Verbindung stehen und eine deutlich langere
Brennweite als handelsubliche Raman-Sonden aufweisen:

e Eigenbau: 1-Zoll Sondenoptik (25,4 mm Brennweite; 256 mW
Anregungsleistung am Kopf), Nachweisgrenze: 0,839 g/l (839 ppm)

e Eigenbau: 2-Zoll Sondenoptik (32 mm Brennweite; 196 mW
Anregungsleistung am Kopf), Nachweisgrenze: 0,726 g/l (tiefer, da hohere
Sammeleffizienz durch Fresnel-Linse erreicht)

o Kommerzielle Sonde, Fremdfabrikat: process Raman-probe (tec5 AG; 1,5 mm
Brennweite 260 mW Anregungsleistung am Kopf), Nachweisgrenze: 0,466 g/l.

o Kommerzielle Sonde, Fremdfabrikat: Raman-Probe™ [I (InPhotonics, USA;
7,5 mm Brennweite, 228 mW Anregungsleistung am Kopf), Nachweisgrenze:
0,906 g/l

Unter Verwendung der in dieser Arbeit entwickelten, zdlligen Sonde wird in der
Anwendung eine Prazision von etwa 5 g/l fur Glucose und 1 g/l fur Ethanol erreicht. In
Bezug auf die maximalen Konzentrationen der Analyte fur die Bestimmung von
Glucose und Ethanol, betragen die relativen Fehler 5 bzw. 3 %. Der Verbrauch von
Glucose im Nahrmedium, die Uber die Massenbilanz in direkter Verbindung mit dem
Umsatz der Zellen steht, kann direkt ermittelt werden.

Durch die durchgefuhrten Fermentationsuberwachungen konnte die Eignung der
entwickelten Raman-Sonde fir die Uberwachung anderer Bioprozesse gezeigt
werden. Diese Eigenschaft kénnte insbesondere z.B. fir die Produktion von
Antikdrpern durch CHO-Zellen, von Bedeutung sein [110-112]. Im Gegensatz zu
kommerziellen Raman-Systemen, bei denen faseroptische Tauchsonden in direktem
Kontakt mit der Zellkultur und dem Nahrmedium stehen [112,113], ermdglicht die
vorgestellte Raman-Sonde kontaktlose Analysen von aufierhalb ins Medium hinein.
Die Technik durchdringt durchsichtige Materialien wie Polymere oder Glaser (Fenster,
Schlauche usw.) und das Kontaminationsrisiko wird obsolet.

In der Medizintechnik ist es zudem wichtig, verschiedene Eindringtiefen in Gewebe zu
realisieren. Zur Losung dieser Problemstellung wurde an der Detektionsseite der
Sonde ein Linearsystem in zwei Achsen orthogonal zur optischen Achse vorgesehen.
Hiermit kdnnen sich Anregungs- und Detektionsfleck zwar ortlich decken, aber auch
gezielt ein Abstand erzeugt werden. Des Weiteren kdnnen mit der Sonde auch

hochsensitive, fluoreszenzspektroskopische Messungen adressiert werden. Das
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vorgestellte Sonden-Konzept kann durch den Austausch der Filter auf den jeweiligen
Fluorophor abgestimmt werden.

Um dieses Messkonzept in Hinblick auf eine vollstandige Prozesslésung zu
entwickeln, sind neben den Anforderungen der DIN zusatzlich diejenigen der Medizin,
als auch der chemischen Industrie einzuhalten. Exemplarisch sei hier die
explosionsgeschutzte Ausfuhrung des Systems (ATEX-Zulassung) oder die
elektromagnetische Vertraglichkeit EMV nach NAMUR NE 21 oder die CE-
Kennzeichnung von Medizinprodukten (93/42/EWG) genannt. Es ist daher plausibel,
dass sich das System zu einer kostengunstigen und kontaktlosen Inline-Messtechnik
mit hoher Verfugbarkeit sowohl in der Medizintechnik als auch in der

Prozessanalysentechnik entwickelt.

4.6 Weitere Schritte im Optimierungsprozess des Sensors

Verschleireduktion des Sondenkopfes durch den Einsatz sproder Werkstoffe mit
einer gewissen Restelastizitat (z. B. geharteter Stahl, Hartmetall oder Keramik) mit
dem Vorteil der Mehrfachnutzung ohne Nachscharfen/Schleifen und Polierprozesse.
¢ Entwicklung einer Einwegsonde auf Polymerbasis. Sowohl die Faseroptik als
auch das bendtigte Hullrohr sind hierbei in Kunststoff ausfuhrbar. Kritische
Prozesse wie Reinigungs- und Sterilisationsprozesse im klinischen Alltag
werden so ganzlich vermieden.

¢ Die nicht verwendeten Kanale kdnnten als Backup-Kanale verwendet werden,
was zu einer hoheren Sicherheitsintegritat und einer erhdhten Verfugbarkeit
durch Hot-Spare-Redundanz fuhrt.

e Die Methode =zur quantitativen Fluoreszenzmessung im flissigen
Gewebephantom ist ein vielversprechender Ansatz fiir eine Ubertragung in die
Gewebediagnostik [3]. Speziell fir Anwendungen, bei denen Streueffekte
auftreten und bei denen die Fluoreszenzemission signifikant beeinflusst wird,
sind bisher mit hohem Zeitaufwand erstellte, rechenintensive, chemometrische
Modelle notwendig. Der in dieser Arbeit vorgestellte Algorithmus ist dagegen
einfach und in Echtzeit durchzufihren.

Hierdurch ist er fur den Einsatz auch in photometrischen Setups mit

eingebetteten Systemen inklusive Auswertemethodik pradestiniert.
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Eine Erweiterung des spektralen Informationsgehaltes ist durch Hinzufligen der
hochselektiven Raman-Messtechnik moglich. Das in dieser Arbeit entwickelte,
nachweisempfindliche Spektrometer mit einstellbarer Auflésung und
implementierter Filtereinheit zur Unterdrickung der Rayleigh-Streuung fur
hohen Photonenfluss [2] kann auf der Detektionsseite genutzt werden. Damit
werden weitere Schlisselmolekiile des Metabolismusses zuganglich: ATP,
Glutamin, Glukose und Milchsaure (niedrigere Glukose- und hdhere
Milchsaurekonzentration in der Tumormikroumgebung [114]).
Integration der vorgestellten Pulsmessung in die Nadelsonde.
o Erkennung von BlutgefaRen (Aorta, Arterien, Venen, Hohlvenen)
o Nachweis von Thrombosen und lokalen Blutansammlungen, ohne oder
mit geringer Durchblutung
o Blutgefalle, die sich direkt vor dem Sensorkopf befinden, zeigen sich in
einer Detektion pulsierender Ereignisse im grianen Spektralbereich
o Lokale in-vivo-Pulsmessung: Pulsschlag durch schnellen Fourier-
Transformationsalgorithmus (FFT) und Abtastrate in Echtzeit
o Bestimmung der Pulswellengeschwindigkeit und des biologischen
Gefalalters, berechnet aus der arteriellen Druckwellenform
(Arterienalter ArA) [88].
Daruber hinaus steht mit dem, in dieser Arbeit entwickelten und publizierten
Sondenkonzept, fur die berihrungslose Raman- und Fluoreszenzspektroskopie
ein System mit hoher Sammeleffizienz trotz groRer freier Gegenstandsweite zur
Verfligung. Gerade diese freie Gegenstandsweite ermdglicht ein neues
Anwendungsfeld: die Uberwachung von Gewebeattributen und Vitalfunktionen
aus grol3en Abstanden heraus. Des Weiteren wurde die Moglichkeit entwickelt,
mittels einer sehr hohen Apertur und damit eines kleinen
Scharfentiefebereiches sehr kleine Probenvolumina aus einem Messabstand
zu generieren [1]. Dies ermoglicht Messungen hinter optischen Fenstern [69],
innerhalb dudnner, transparenter Kapillaren [2], z. B. zum Monitoring von
Wirkstoffkonzentrationen wahrend einer Infusion oder zur
Qualitatsiberwachung des Dialyseprozesses.
Zum Funktonsnachweis der entwickelten Auswertealgorithmen auch in triben

Medien, wurde die bekannte alkoholische Garung von Glucose zu Ethanol



4. Diskussion -83-

mittels saccharomyces cerevisiae erfolgreich durch den glasernen
Reaktormantel verfolgt [4].

Eine Reduzierung des Hardwareaufwandes ist durch Signalreduktion auf eine
geringe Anzahl von Wellenlangenbereichen moglich. Dies konnte zunachst mit
dem hier vorgestellten spektroskopischen Aufbau und geeigneten
Auswertealgorithmen virtuell simuliert [,Smart, label, free, multispectral in-vivo
tissue analysis for cancer detection®, Braun et. al., eingereicht am 19.04.2018]
und anschlie3end exemplarisch in Hardware umgesetzt werden [115].
Aufbauend auf einem Mehrkanalphotometer von Egly et. al. mit
Fremdlichtunterdriickung durch Lock-in-Verfahren und Nachweisgrenzen fur
die Fluorophore PplIX IX und NADH von 4 x 10-11 mol/l und 4 x 10-9 mol/I [81],
werden robuste, kompakte und kostenglinstige, photometrische Gerate mit
geeigneten Bandpassfiltern, Lichtquellen und empfindlichen Detektoren zu
einem hochsensitiven System mit schnellen Abtastraten und einer deutlichen
Kostenreduktion realisiert. Ziel ist es, ein selbstlernendes Instrument [116] zu
entwickeln, das Diagnostik und Therapie kombiniert und Arzte bei ihrer
taglichen Arbeit als zusatzliches Werkzeug unterstutzt.Zusammen mit deren
Erfahrung, Interpretation und Kenntnis des klinischen Gesamtbildes eines
Patienten und in Kombination mit dem vorgestellten, faseroptischen Setup,
kann dies zu einem leistungsfahigen, in-vivo-Mensch-Diagnose-System fur die
schnelle Klassifizierung und Charakterisierung von Gewebe, gefolgt von einer

kurativen Behandlung und Therapie, fuhren.
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5. Zusammenfassung

Der Einsatz von optischen Messtechniken im medizinischen Umfeld ist in der Regel
auf eine Technologie beschrankt. In der Krebsdiagnostik kommt mehrheitlich die
laserinduzierte Fluoreszenzspektroskopie (FL) zum Einsatz. In der vorliegenden Arbeit
wird eine kombinatorische Nutzung unterschiedlicher Spektroskopie-Arten flr die
instrumentelle Realisierung in einer neuartigen, patentierten, faseroptischen,
multispektralen, in-vivo Stichsonde, basierend auf dem Ruckstreuprinzip, entwickelt
und erprobt. Diese patentierte autoklavierbare Nitinol-Sonde integriert die Kombination
von ultravioletten (UV), sichtbaren (VIS), nahen Infrarot- (NIR) und
Fluoreszenzspektren (FL). Sie ist anwendbar auch unter simultan angewandter
Ultraschall-Bildgebung oder Magnetresonanztomographie (MRT).

Die Evaluation der Sonde erfolgte in einem Gewebephantom bei verschiedenen
Streuer- und Absorberkonzentrationen in-vitro. Hierzu wurde eine Dispersion mit
Wasser als Losungsmittel entwickelt. Mit dieser konnten verschiedene Streu- und
Absorptionskoeffizienten des menschlichen oder tierischen Gewebes nachgeahmt und
deren Auswirkungen auf die Fluoreszenzemissionsmessung untersucht werden.
Dieses kunstliche Stoff-System basierte auf den Stoffen Wasser (Lésungsmittel),
Calcilit 4 (Streuer, Calciumcarbonat, Partikelgrole 4 Mikrometer), New Coccine
(Absorber, blutahnliches Spektrum) und Nicotinamidadenindinucleotidhydrat (NADH,;
Fluorophor). Aus diesem Teil der Untersuchungen resultierend, entstand ein
Streukorrektur-Auswertealgorithmus zur quantitativen Messung des Fluorophors
(NADH). Der von uns publizierte Algorithmus erreichte eine Genauigkeit (RMSEP) von
0,093 mmol/l innerhalb physiologischer NADH-Konzentrationen. Die praktische
Anwendbarkeit wurde in einem Tiermodell (NMRI-Mause) demonstriert. Bei den
Versuchen wurde die Nadel, die im Rahmen dieser Dissertation entwickelt und
publiziert wird, startend in gesundem Gewebe, konsekutiv durch bosartiges Gewebe
geflhrt und die spektralen Daten aller multimodalen Messbereiche bei ihren jeweiligen
Positionen aufgenommen. Die Kombination aller gewonnenen Informationen
ermoglichte eine markierungsfreie Klassifikation des jeweiligen Gewebes mithilfe einer
virtuellen, photometrischen Hauptkomponentenanalyse (PCA).

Durch diese Point-of-Care-Messtechnik konnte zwischen malignem und benignem
Gewebe aufgrund von Veranderungen biochemischer, physikalisch-morphologischer
und kolorimetrischer Werte ((Oxy-/Deoxy-)Hamoglobin, Fett und Gewebestreuung)

unterschieden werden. Eine in-vivo-Vorauswahl fir die Entnahme von Biopsien ist
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dadurch greifbar. Im Rahmen dieser Untersuchungen - speziell zur moglichen
Einbeziehung der Raman-Technik - wurde ein, Uber den Stand der Technologie
hinausgehendes, hochsensitives Spektrometer, zur direkten Ankopplung an die
Stichsonde und an eine neuartige Raman-Sonde zur kontaktlosen Messung aus

grollen Abstanden entwickelt und aufgebaut. Beide Methoden wurden publiziert
[1,2,4].
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