Claus-Stefan Friedrich

Photoakustik mit Halbleiterlasern

(V Cuvillier Verlag Géttingen

Internationaler wissenschatftlicher Fachverlag




Dieses Werk ist copyrightgeschitzt und darf in keiner Form vervielfaltigt werden noch an Dritte weitergegeben werden.
Es gilt nur fur den persénlichen Gebrauch.



Dieses Werk ist copyrightgeschutzt und darf in keiner Form vervielfaltigt werden noch an Dritte weitergegeben werden.
Es gilt nur fir den persénlichen Gebrauch.



Photoakustik mit
Halbleiterlasern

Dissertation
zur Erlangung des Grades eines
Doktor-Ingenieurs
der
Fakultét fiir Elektrotechnik und Informationstechnik
an der Ruhr-Universitiat Bochum

von

Claus-Stefan Friedrich
Bochum 2011

Dieses Werk ist copyrightgeschutzt und darf in keiner Form vervielfaltigt werden noch an Dritte weitergegeben werden.
Es gilt nur fir den persénlichen Gebrauch.



Bibliografische Information der Deutschen Nationalbibliothek
Die Deutsche Nationalbibliothek verzeichnet diese Publikation in der Deutschen
Nationalbibliografie; detaillierte bibliografische Daten sind im Internet iiber
http://dnb.d-nb.de abrufbar.

1. Aufl. - Gottingen: Cuvillier, 2012

Zugl.: Bochum, Univ., Diss., 2011

978-3-86955-987-2

Tag der miindlichen Priifung: 02.12.2011
Berichter: Prof. Dr. M. R. Hofmann
Prof. Dr. G. Schmitz

© CUVILLIER VERLAG, Gottingen 2012
Nonnenstieg 8, 37075 Gottingen
Telefon: 0551-54724-0
Telefax: 0551-54724-21
www.cuvillier.de

Alle Rechte vorbehalten. Ohne ausdriickliche Genehmigung
des Verlages ist es nicht gestattet, das Buch oder Teile
daraus auf fotomechanischem Weg (Fotokopie, Mikrokopie)
zu vervielfiltigen.

1. Auflage, 2012

Gedruckt auf saurefreiem Papier

978-3-86955-987-2

Dieses Werk ist copyrightgeschiitzt und darf in keiner Form vervielfaltigt werden noch an Dritte weitergegeben werden.
Es gilt nur fir den persénlichen Gebrauch.



Inhaltsverzeichnis

1 Einleitung

2 Grundlagen
2.1 Thermoelastische Wellengleichung . . . . . . . ... ... .. ... .. ... ...
2.2 Losung der photoakustischen Grundgleichung . . . . . .. ... ... ... ...
2.3 Optische Medieneigenschaften . . . . . . . ... ... ... ... ..
2.3.1 Absorption . . . ...
2.3.2 Streuung . . . . ..o
2.4 Strahlungstransportgleichung . . . . . . . . ... oo oo
2.5 Diffusionstheorie . . . . . . . . L
2.6 Akustische Medieneigenschaften . . . . . . .. ... o000
2.7 Lichtquellen fiir die photoakustische Bildgebung . . . . . . . ... ... ... ..
2.7.1  CW- bzw. Pulsbetrieb . . . . . . . ... ... 0 o
2.7.2 Laseraufbau . . . . . . ... L
2.8 Schallwandler zur photoakustischen Detektion . . . . . . . . . .. ... .. ...
2.8.1 Schallwandlertypen . . . . . . . .. Lo
2.8.2 Schallwandleriibertragungsfunktion . . . . . . . . ... ... ... .. ..

3 Halbleiterlasersystem
3.1 Laserdiodentypen . . . . . . . . . ..
3.2 Laserdiodentreiber . . . . . . . ...
3.3 Fasertypen . . . . . . ...

4 Photoakustik mit Halbleiterlasern
4.1 Pulsldngenvariationsmessungen . . . . . . . . ...
4.2  Multispektralmessung . . . . . . ..o
4.3 Kodierung . . . . . ..
4.3.1 Golay-Codes . . . . . . .
4.3.2 Experimentelle Verifikation der Golay-Codes . . . . . . . . . .. ... ..
4.3.3 Orthogonale Golay-Codes . . . . . . . .. . .. ... ... . .. .....
4.3.4 Experimentelle Verifikation der orthogonalen Golay-Codes . . . . . . . .

5 Blutoxygenierungsmessung

5.1 Prinzip der Blutoxygenierungsmessung . . . . . . . . .. .o
5.2 Optische Eigenschaften des Blutes . . . . . . .. ... ... ... ... .....
5.3 Photoakustisches Detektionsmodell . . . . . . ... ... 0oL
5.4 Blutproben . . . . . .

5.4.1 Schweineblutmodell . . . . . . . . .. ... ... oL o
5.5 Referenzsystem . . . . . . oL

5.5.1 Sauerstoffdissoziationskurve . . . . . ... ...

Dieses Werk ist copyrightgeschutzt und darf in keiner Form vervielfaltigt werden noch an Dritte weitergegeben werden.
Es gilt nur fir den persénlichen Gebrauch.

16
16
17
18
21
22
23
24
25
40
40
41

45
45
46
53

57
99
66
68
70
75
79
82

87
88
88
91
95
95
96
97



Inhaltsverzeichnis

5.5.2 Temperaturstabilitdt . . . . . . . . ... 99

5.5.3 Erwarteter Messfehler . . . . . . ... . o 0oL 100

5.6 Messungen . . . . . ..o 103
5.6.1 Probenherstellung . . . . .. . ... Lo 103

5.6.2 Messaufbau . . . ... 104

5.6.3 Kalibrierung . . . . . ..o 106

5.6.4 Messergebnisse . . . . ... 106

5.6.5 Ortsaufgeldste Messergebnisse . . . . . . . . . .. ... 111

6 Zusammenfassung und Ausblick 115
Literaturverzeichnis 117
Publikationsliste 129
Lebenslauf 133

i

Dieses Werk ist copyrightgeschutzt und darf in keiner Form vervielfaltigt werden noch an Dritte weitergegeben werden.
Es gilt nur fir den persénlichen Gebrauch.



1 Einleitung

,Der medizinische Fortschritt wirkt zwangslaufig ausgabensteigernd® [1]

Unter dieser Uberschrift veroffentlichte 2006 der Vorstandsvorsitzende der Kassendrztlichen
Bundesvereinigung zusammen mit einem Kollegen einen Artikel iiber die Kosten des deut-
schen Gesundheitssystems in der Frankfurter Allgemeinen Zeitung. In der Tat sind viele der
heutigen Diagnosegerite sehr teuer und aufwendig im Unterhalt. Daher ist die Akzeptanz ei-
ner neuen Diagnosemethode eng mit ihrer Wirtschaftlichkeit verkniipft. Dies ist sicherlich ein
Grund, weshalb die photoakustischen Abbildungsmethoden, trotz beachtlicher Laborerfolge,
noch nicht im medizinischen Alltag angekommen sind. Dabei stellt die Photoakustik eine
sinnvolle Erweiterung der in der Medizin vielfach eingesetzten Ultraschalldiagnostik dar. Die
Photoakustik kombiniert zwei Teilbereiche der Physik: Die Optik und die Akustik. Durch den
photoakustischen Effekt wird auf eine Probe eingestrahltes Licht in eine akustische Welle um-
gewandelt. Diese Kombination ermdoglicht es Probeninformationen zu erhalten, die mit rein
optischen bzw. rein akustischen Messmethoden nicht zugénglich wiren. Handelt es sich bei-
spielsweise bei der untersuchten Probe um ein optisch streuendes Medium, so ist mit optischen
Messmethoden zwar ein guter optischer Kontrast erreichbar, die Auflésung des aufgenom-
menen Bildes ist jedoch fiir grofere Eindringtiefen durch die Streuung drastisch reduziert.
Auf der anderen Seite erméglicht die Ultraschallbildgebung hochauflésende Bilder von optisch
streuenden Proben, ohne jedoch den optischen Kontrast der Probe wiedergeben zu kénnen.
Die photoakustische Bildgebung verbindet den optischen Kontrast einer Lichtanregung mit der
Auflosung des akustischen Empfangssystems. Trotz dieser fiir biomedizinische Anwendungen
hochst niitzlichen Bildgebungseigenschaften wurde die Photoakustik zunéchst in erster Linie
fiir Gasuntersuchungen eingesetzt |2]. Seit der Entwicklung leistungsstarker Laserlichtquellen
erschliefst sich die Photoakustik zunehmend auch biomedizintechnische Anwendungsgebiete.
In der Biomedizintechnik besteht ein photoakustisches Messsystem typischerweise aus einem
Riesenimpulslaser und einem Ultraschallgerdt. Die Abbildung des optischen Kontrastes im
Ultraschallbild durch die Photoakustik kann beispielsweise zur Tumordetektion im Gewebe
genutzt werden. Insbesondere fiir Reihenuntersuchungen (,,Screening®) wéren photoakustische
Messungen besser geeignet als Rontgenuntersuchungen, da bei der Photoakustik keine ioni-
sierende Strahlung zum Einsatz kommt. Daher sind photoakustische Verfahren deutlich scho-
nender fiir den Patienten. Die hiufigste Krebsart bei Frauen weltweit ist der Brustkrebs [3].
Durch Mammographie-Screenings kann bei dieser Krebsart die Sterblichkeitsrate reduziert
werden [4], [5]. Ein erster Prototyp fiir ein photoakustisches Mammographie-Messgerit wurde
bereits in [6] vorgestellt.

Ein Hinderungsgrund fiir die Nutzbarkeit der biomedizinischen Photoakustik aufserhalb von
Laboren stellt das iiblicherweise verwendete Laseranregungssystem dar: Riesenimpulslaser sind
in der Regel sehr grofs, nicht transportabel, benotigen eventuell Kiihlwasser und Starkstroman-
schliisse. Thr grofter Nachteil ist jedoch ihr hoher Anschaffungspreis (in der Grofenordnung
von 100000 Euro fiir ein multispektrales System).

Dieses Werk ist copyrightgeschutzt und darf in keiner Form vervielfaltigt werden noch an Dritte weitergegeben werden.
Es gilt nur fir den persénlichen Gebrauch.



1 Einleitung

Im Rahmen dieser Arbeit werden nun Halbleiterlaser als alternative Lichtquellen fiir die bio-
medizinische photoakustische Bildgebung untersucht. Die Vorteile von Halbleiterlasern sind
ihre Kompaktheit und ihr relativ geringer Preis. Sie erlauben die Kombination mit einem
typischen klinischen Ultraschallsystem und wéren daher eine Ergénzung der etablierten Ultra-
schalldiagnose. Da sich die Eigenschaften von Halbleiterlasern jedoch von den iiblicherweise
verwendeten Riesenimpulslasern unterscheiden, insbesondere liefern Laserdioden deutlich ge-
ringere Lichtpulsenergien, bedarf es neuartiger Strategien, um diese Groflasersysteme durch
Halbleiterlasersysteme erfolgreich zu ersetzen.

In Kapitel 2 werden zunichst die Grundlagen des photoakustischen Effekts, die Eigenschaf-
ten der in der biomedizinischen Photoakustik iiblichen Lichtquellen und die Ultraschalldetek-
toren vorgestellt. Kapitel 3 beschreibt dann das fiir die Photoakustik entwickelte Halbleiter-
lasersystem bevor in Kapitel 4 das Verhalten von Halbleiterlasern im Einsatz als photoakusti-
sche Lichtquellen ndher beleuchtet wird. Kapitel 5 demonstriert schlieflich die biomedizinische
Anwendung des halbleiterlasergestiitzten photoakustischen Messsystems anhand von Blutsau-
erstoffsdttigungsmessungen.
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2 Grundlagen

Die Grundlage der photoakustischen Bildgebung bildet der photoakustische Effekt. Dieser von
Alexander Graham Bell 1880 entdeckte Effekt [7, 8] beschreibt die Generierung eines Schallsi-
gnals durch Lichtabsorption aufgrund von thermoelastischer Expansion. Demzufolge verbindet
die Photoakustik die Akustik, die Optik und die Thermodynamik. Die Umwandlung von Licht
in Schall kann durch fiinf unterschiedliche Mechanismen erfolgen, wobei die generierte Ultra-
schallwelle nicht der Frequenz des Lichtes, sondern nur der Modulationsfrequenz seiner Ampli-
tudenmodulation folgen kann [9, 10]. Die fiinf Mechanismen sind der dielektrische Durchbruch,
die Verdampfung oder die Materialabtragung, die Elektrostriktion, der Strahlungsdruck und
die thermoelastische Expansion. Hierbei entspricht der dielektrische Durchbruch der Erzeu-
gung eines Plasmas im bestrahlten Medium. Dieser Mechanismus erfordert eine sehr hohe
Laserlichtenergie und ist daher in biomedizinischen Anwendungen zum Schutz des Gewebes
durch die Begrenzung der Laserleistung auszuschlieften. Aus demselben Grund wird die Ver-
dampfung bzw. die Materialabtragung im Rahmen dieser Arbeit nicht weiter diskutiert, da
auch diese Mechanismen nur unter extremen Bedingungen auftreten. Der Effekt der Elek-
trostriktion beschreibt den Einfluss des elektrischen Lichtfeldes auf die Polarisierbarkeit einer
bestrahlten dielektrischen Probe, die beispielsweise eine Umschichtung von Molekiilen und
somit eine Verformung des Materials zur Folge hat [11]. Dieser Effekt ist nach [9] tiblicher-
weise immer vorhanden. Der Einfluss des Strahlungsdrucks des Lichtes auf den generierten
Ultraschalldruck hingegen ist nach [9] so gering, dass er vernachlissigt werden kann. Die ther-
moelastische Expansion ist schlieflich der Mechanismus, der dem photoakustischen Effekt in
biomedizinischen Anwendungen zugrunde liegt. Er tritt in optisch absorbierenden Medien auf
und beschreibt eine lokale Erwirmung des bestrahlten Absorbermediums, das sich dann auf-
grund der Temperaturdnderung ausdehnt und somit einen Druck im Medium erzeugt. Nach
[10] ist dieser Effekt deutlich stérker als der Elektrostriktionsmechanismus, falls der optische
Absorptionskoeffizient des beleuchteten Absorbermaterials y, > 1cm™! ist. Daher wird im
Rahmen dieser Arbeit nur der dominierende Mechanismus der thermoelastischen Expansion
niher betrachtet.

Im Folgenden wird nun die photoakustische Wellengleichung fiir Fliissigkeiten nach [10]
dargestellt. Dabei wird davon ausgegangen, dass die generierte akustische Welle ausschlieflich
auf eine durch Lichtabsorption hervorgerufene thermoelastische Expansion zuriickzufiihren
ist. Diese Annahme ermdglicht es, die Darstellung des photoakustischen Effekts in optische
und akustische Vorgédnge zu zerlegen. In der akustischen Theorie wird auf diese Weise die
Lichtabsorption als Warmequelle modelliert. Die Darstellung des photoakustischen Effekts
startet zundchst mit der Herleitung der akustischen Wellengleichung, bevor der Einfluss der
Lichtquelle ndher erldutert wird.

2.1 Thermoelastische Wellengleichung

Nach [10] basiert die nicht-stationire thermoelastische Wellengleichung fiir Fliissigkeiten, falls
in ihnen ausschliefslich longitudinale akustische Wellen angeregt werden, auf drei Grund-
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2 Grundlagen

gleichungen aus der theoretischen Akustik bzw. Thermodynamik: der Kontinuititsgleichung,
der Stokes-Navier-Bewegungsgleichung einer viskosen Fliissigkeit und der Warmeleitungsglei-
chung. Hierbei entspricht die Kontinuitdtsgleichung dem Masseerhaltungsgesetz, die Stokes-
Navier-Bewegungsgleichung dem Impulserhaltungssatz und die Warmeleitungsgleichung der
Diffusionsgleichung fiir die Wérmeausbreitung. Aus diesen drei Gleichungen ist es moglich,
eine thermoelastische Wellengleichung herzuleiten, die eine Beschreibung der photoakustisch
erzeugten akustischen Welle erlaubt, um insbesondere die Abhéngigkeit des photoakustischen
Signals von der Lichtabsorption, der Absorbergeometrie und der Lichtpulsdauer ndher unter-
suchen zu konnen (vgl. Kapitel 2.2). Nach [12] sind zwei Darstellungsformen fiir akustische
Bewegungsgleichungen {iblich: Die Lagrange- und die Euler-Darstellung.

Wihrend die Lagrange-Darstellung die erzeugte Bewegung mit Hilfe der zeitlichen Aus-
lenkung eines Fliissigkeitsanteils beschreibt, soll hier jedoch die Euler-Darstellung verwendet
werden, die sich auf die Schallschnellenédnderung (der Schallschnellevektor @ entspricht hierbei
der Auslenkungsinderung pro Zeit) an einem festen Ort bezieht.

Diese Darstellung hat unter anderem den Vorteil, dass das Bezugskoordinatensystem an
einem festen Ort verbleibt. Die nachfolgend dargestellten Uberlegungen basieren auf der An-
nahme nur kleiner Auslenkungen um eine Ruhelage. Fiir eine klare Unterscheidung zwischen
Grolsen, die sich auf die Gleichgewichtslage beziehen, gegeniiber denjenigen, die die Auslen-
kungen beschreiben, werden alle Gleichgewichtsgrofen mit dem Index 0 versehen. So bezeich-
net beispielsweise pg den Gleichgewichtsdruck wéhrend p sich auf die Druckénderung infolge
einer Auslenkung bezieht.

Kontinuitdtsgleichung

Nach [12] ergibt sich die Kontinuitiitsgleichung aus der Uberlegung, dass eine zeitliche Ande-

rung der Volumendichte W in einer homogenen Fliissigkeit nur durch eine Dichtefluss-
anderung —V - ((p + po)u) (Dichte:p, Schallschnellevektor: @) aus dem betrachteten Gebiet
heraus (mit umgekehrten Vorzeichen hinein) oder durch eine ,Volumendichte-Quelle* @, d. h.
eine Fliissigkeitserzeugung, entstehen kann. Daraus ergibt sich die folgende Kontinuitatsglei-

chung:

d(p + po)

52 ==V o+ D)+ Q (2.1

Im {iblichen Anwendungsfall der Photoakustik gilt () = 0. Somit reduziert sich Gleichung
(2.1) zu:

d(p + po)

P ((p+ po)il) =0 (2.2)

Stokes-Navier-Gleichung

Aus der Impulserhaltung kann nach [12] die Stokes-Navier-Gleichung ermittelt werden:
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2.1 Thermoelastische Wellengleichung

du ol
(p+ po)di: = (p+ po)ai: + (p+ po)uVi
= —Vip¢] -V-P
—Vpo — V [po¢]
+V [(17 + g,u)v : ﬁ] —uV x (V x @) (2.3)

Diese Gleichung setzt die Impulsdichteéinderung (p+ PO)% der Fliissigkeit gleich der Summe
aus der Impulsdichteinderung einer von auften wirkenden Kraft pro Masseneinheit (z. B. der
Gravitationskraft) mit der Potentialenergie ¢ und der Impulsdichteéinderung der Viskositét,
beschrieben durch den Spannungstensor P. Dieser Spannungstensor P kann nach [12] in drei
Anteile zerlegt werden: Einen Anteil, der abhéngig vom &dufieren Druck pg auf die Fliissigkeit
ist und jeweils einen Anteil fiir die Volumenviskositit (Volumenviskositétskoeffizient n) und
die Scherviskositéit (Scherviskositdtskoeffizient p). Das Ergebnis ist in der letzten Zeile von
Gleichung (2.3) dargestellt.

Mit Hilfe von

4
AV (V) =V x V xd = %wvﬁ)M(V(v.a)—vaXa)

LV (V) + 1 (V1) (2.4)
kann Gleichung (2.3) auch folgendermafen geschrieben werden:

—

o o
(p+po) gy +(p+ po)uVi = —Vpo—V [pod]

v [(n + %)v : ﬁ] + (V20 (2.5)

Wairmeleitungsgleichung

Um zur Wirmeleitungsgleichung zu gelangen, wird zunéchst die zeitliche Ableitung der inneren
Energiedichte nach [12, 10| betrachtet:
1 dU 1 - -
— == —V-Jh+D—pV'ﬁ—th'<S>} (2.6)
po dt po
Hierbei bezeichnet U die innere Energie der Fliissigkeit. Thre zeitliche Anderung pro Volu-
mendichte wird durch einen Warmeleitungsfluss Jj, durch den Tensor der viskosen Reibung
D, durch einen Volumenexpansionsterm —pV -« und durch die Strahlungsintensitéit des ein-

gestrahlten Lichtes, hier beschrieben durch den zeitlich gemittelten Poyntingvektor <§ >, ver-

ursacht [10, 13]. Der letztgenannte Term ist in der Herleitung nach [12] nicht beriicksichtigt,
da dort keine externen Energiequellen betrachtet werden. Es ist zu beachten, dass das Licht
iiber einen Wirkungsgrad 7, in Gleichung (2.6) eingeht, da die absorbierte Lichtenergie nicht
vollsténdig in Wérme umgewandelt wird |14]. 7y, ist damit abhéngig vom optischen Absorp-
tionsverhalten des bestrahlten Absorbers. Fiir den Wérmeleitungsfluss kann nach [12] auch
geschrieben werden:
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2 Grundlagen

Jn = —KV(Ty+T) (2.7)

Dabei handelt es sich bei K um die thermische Leitfihigkeit und bei Ty + T um die absolute
Temperatur (inklusive der Temperaturdnderung 7°). Damit ergibt sich Gleichung (2.6) zu:

1dU 1
po dt po
Des Weiteren gilt nach dem 1. Hauptsatz der Thermodynamik nach [15] bzw. [16]:

[v (KV(Ty+T)) +D — pV -7 — sV - <§>} (2.8)

dU = po(Ty + T)dS — pdV (2.9)

Hier bezeichnet S die Entropie pro Masseneinheit und V' das Volumen der Fliissigkeit. Es
handelt sich hierbei um eine Néherung fiir ein thermodynamisches Quasi-Gleichgewicht [12].
Mit dV = V - 4 kann der 1.Hauptsatz der Thermodynamik nach [12] auch in folgender Form
dargestellt werden:

1 dU s 1
— = = (Ty+T)— — —pV i 2.10
T (To + 1), popV u (2.10)

Durch Gleichsetzen mit Gleichung (2.8) erhélt man:
as 1 -
(Th+ 7)™ = — V-(KV(T0+T))+D—nthV-<S>} (2.11)
dt  po
Nach [12] kann (T + T)% ersetzt werden durch:

ds oS
(To+T) % = (To +T)(5, + V) (2.12)

Damit ergibt sich Gleichung (2.11) zu:

os 1 =
(Ty + 1)y +V8) = - [v (KV(Ty +T)) + D — 5,V - <s>] (2.13)
0
Unter der Annahme nur sehr kleiner Auslenkungen und dass keine externen Kréfte auf
die Fliissigkeit wirken, werden in den Gleichungen (2.2), (2.5) und (2.13) nur lineare Terme
beriicksichtigt und man erhélt damit die drei folgenden Gleichungen nach [10]:

ap L
'L_[__ H = 2
P = Vp+V[(n—l—3)V u}ﬂL(V i) (2.15)
s - L V. (KVT) v (S (2.16)
Oat_po[ — Nth < >i| .

Dabei wurde beriicksichtigt, dass im Gleichgewicht eine homogene Temperaturverteilung
vorliegt und somit der Gradient in Gleichung (2.16) nur von der Temperaturinderung T
abhéngt, wohingegen sonst 7' gegeniiber Tj zu vernachléssigen ist. Nach [12] ist der Tensor
der viskosen Reibung D nicht-linear (abhéngig vom Quadrat des Schallschnellevektors ), wird
also hier vernachlissigt und fiir die Entropie gilt
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2.1 Thermoelastische Wellengleichung

S=s50+s (2.17)

mit der Entropieabweichung s vom Gleichgewichtswert sg.

Zustandsgleichungen

Um eine geschlossene Darstellung der drei Gleichungen (2.14 - 2.16) und damit die thermo-
elastische Wellengleichung zu erhalten, bedarf es zweier Zustandsgleichungen, die nach [12]
folgendermafen umgeformt werden kénnen:

dpo ) ( dpo >
— Y + [ === T 2.18
<ap0 w0\ ), (2.18)
= poks (p —aT)
880 > < 880 >
_ o0 T+ (=22 2.19
s <6T0 PO apo Ty p ( )

-1
07
To oy

Hierbei ist ks = o (‘9”0)30 die isentrope Kompressibilitéit, a = (BTo)V die isochore Druck

dnderung iiber der Temperatur und v = g—f/ das Verhiltnis der spezifischen Warmekapazitét
bei konstantem Druck (C)) zur spezifischen Warmekapazitét bei konstantem Volumen (Cy).
Ferner seien die isotherme Kompressibilitdt k7 und der thermische Ausdehnungskoeffizient
wie folgt definiert:

1 /oV

kp = —— | =— 2.20
g 14 <6p0>T0 ( )

1 /oV
= =| = 2.21
"= v om), 221

Die Schallgeschwindigkeit cq sei gegeben mit:

o’ = ! (2.22)

POoRs

Alle diese Parameter sind {iblicherweise abhingig von Druck und Temperatur. Fiir kleine
Auslenkungen koénnen diese jedoch im vorliegenden Fall als ndherungsweise konstant ange-
nommen werden. Zwischen den einzelnen Parametern bestehen die folgenden Beziehungen
[12]:

B
= = 2.23
« = = 2:29
Cyrr = Cpﬁs
= KT = 7Ks (2.24)
Ty B
-1 = 2.25
g FoCopo (2.25)
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2 Grundlagen

Setzt man nun Gleichung (2.19) in Gleichung (2.16) ein, so erhélt man:

O[Tv—lp}: K o
ot oy p

Unter Verwendung von Gleichung (2.18) kann auch Gleichung (2.14) umgeformt werden:

1 -
V(S 2.26
e oo (5) (2.26)

V.-u= —fy/isgt (p—aT) (2.27)

Durch partielle zeitliche Ableitung lisst sich Gleichung (2.27) auch folgendermafen darstel-
len:

Q(V 11’)——14;0—2( —aT) (2.28)
at - Y 58752 b .
Bildet man den Gradienten auf beiden Seiten von Gleichung (2.15) erhélt man:
9 - 2 2 H P 2 -
pog (Vi) = =Vp+V [(n+§)v-u}+uv (V- 0) (2.29)

Durch Einsetzen der Gleichungen (2.27) und (2.28) in Gleichung (2.29) ergibt sich:

vZ - na—2 =— ozna—2T— —i—é H9V2( —aT)
POYRs 55 | P = = POAYRs 55 0t g ) RV (P
v 0 ay 0? 4 vo0
= |\VP- L S |p=—— 5T — - —V*(p—aTl 2.30
|: 602 at2:| b 602 8t2 " * 3'u p0602 8t (p @ ) ( )
Man erhélt also schlieklich mit der Expansionsgleichung (2.30) und der Wiarmeleitungsglei-
chung (2.26) zwei miteinander gekoppelte Gleichungen (vgl. [2|). Nach [10] kann y = polép

als thermisches Diffusionsvermogen beschrieben werden. Wird die Pulslénge des Laserpulses
deutlich kleiner als die thermische Diffusionzeit 7, = a gewdhlt, wobei a die mafgebliche
Dimension der geheizten Zone beschreibt, so ist nach [17] bzw. [10] die thermische Diffusion
in der Warmeleitungsgleichung (2.26) zu vernachlissigen. Diese Bedingung wird allgemein als
ythermal confinement“-Bedingung bezeichnet. Die mafigebliche Dimension kann beispielwei-
se der Absorberdurchmesser oder der Strahldurchmesser des Lasers sein, je nachdem welche
Groke die geheizte Zone am stirksten eingrenzt. Laut [10] ist die Schallabsorption in der
photoakustischen Schallerzeugungszone sehr gering, da diese sich in der Regel lediglich iiber
Distanzen in der Grofenordnung der akustischen Wellenlédnge erstreckt. Damit kénnen auch
die Verluste durch Volumenviskositét und Scherviskositit vernachlissigt werden. Mit diesen
Néaherungen reduzieren sich beide Gleichungen zu:

0 v—1 1 ~
Ty =— S 2.31
ot [ oy p] poCp MV < > (2.31)
5 v 02 ay 02
L =2 2.32
[V co? aﬂ} P cp? BtQT (2:32)
Hieraus ergibt sich schliefslich die thermoelastische Wellengleichung;:
1 02 B o -
2
| p= . 2.
[V e 8752] P=C o V- (5)] (2.33)
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2.2 Lésung der photoakustischen Grundgleichung

Die Losungen dieser thermoelastischen Wellengleichung sind abhéngig von der Geometrie
des bestrahlten Mediums. Da bisher die optische Anregung des Mediums nur in Form eines
externen Wérmeeintrags in der thermoelastischen Wellengleichung modelliert wurde, wird im
folgenden Kapitel nun eine Lsung der thermoelastischen Wellengleichung in Abhéngigkeit
von der optischen Intensitéitsverteilung vorgestellt.

2.2 Losung der photoakustischen Grundgleichung

Ist die Intensititsverteilung am Ort des optischen Absorbers bekannt, kann diese in die ther-
moelastische Wellengleichung (2.33) eingesetzt werden. Dies wird nachfolgend fiir den Einfall
einer ebenen Lichtwelle von einem optisch transparenten in ein optisch absorbierendes Medium
analog zu [2], [10] und [14] demonstriert. Die zeitliche Abhéngigkeit der Intensitét soll hierbei
durch eine Funktion f(¢) beschrieben werden. Beriicksichtigt man das Lambert-Beer-Gesetz
[14],

I(z) = I - e Ha? (2.34)

so erhélt man damit folgende Gleichung fiir die Intensitdt am Ort des optischen Absorbers:

I(z,t) = Ip- f(t) - e Fo* (2.35)

Der Betrag des zeitlich gemittelten Poyntingvektors ist nach [18] gleich der Intensitat. Mit
Hilfe des normierten Richtungsvektors 77, in Lichtausbreitungsrichtung z kann der zeitliche
Mittelwert des Poyntingvektors damit folgendermafien geschrieben werden:

(8) = [(S)| 7t = 1o f(t) - e - (2.36)
Fiir die volumetrische Wirmestromdichte (thermische Energieéinderung pro Zeit und Ein-
heitsvolumen) —H (z,t) = m;,V - <§> ergibt sich damit [19]:

. 0 L
— H(z,t) =04V - <S> = nthasz = —ptta - Lo - f(t) - e He (2.37)

Hierbei sind der zeitliche Mittelwert des Poyntingvektors und die volumetrische Wérme-
stromdichte iiber die Divergenz miteinander verkniipft, da sich der Poyntingvektor auf eine
Flache senkrecht zur Ausbreitungsrichtung bezieht, wihrend die hier verwendete Warmestrom-
dichte jedoch pro Einheitsvolumen definiert ist.

Zunéchst wird nun eine generelle Losung der thermoelastischen Wellengleichung (2.33) ana-
log 7zu |14] hergeleitet, ehe auf zwei bestimmte Absorbergeometrien niher eingegangen wird.
Der Ansatz fiir die Losung der thermoelastischen Wellengleichung (2.33) nach [14]| wird mit
Hilfe der Green’schen Funktion durchgefiihrt. Nach [20] kann eine partikuldre Losung einer
inhomogenen linearen Differentialgleichung aus der Faltung der Green’schen Funktion G mit
der inhomogenen Anregungsfunktion ermittelt werden. Fiir homogene Randbedingungen ist
diese partikuldre Losung dann auch die eindeutige Losung der Differentialgleichung [20]. Dabei
beschreibt die Green’sche Funktion im Grunde die Impulsantwort der Differentialgleichung.
In dem vorliegenden Fall ist die Green’sche Funktion durch folgende Gleichung definiert [14]:

2
0
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2 Grundlagen

Hierbei beschreibt r” den Ort der Impulsquelle und ¢’ den Zeitpunkt des Quellimpulses. Unter
der Annahme, dass als Anfangsbedingung sowohl der Initialdruck in der Nihe des Zeitpunktes
t' = t+ 07 als auch seine zeitliche Ableitung gleich null sind und dass das Medium unendlich
ausgedehnt sei, so dass keine Randbedingungen zu beriicksichtigen sind, kann die Green’sche
Funktion fiir Gleichung (2.38) in folgender Form nach [14] angegeben werden:

st — ' — 1=
G(Ft; 7, 1) = (47T|F_F,C‘° ) (2.39)

Das Differentialgleichungslosungsverfahren mit Hilfe der Green’schen Funktion (siehe [20])
fithrt dann nach [14] auf die folgende Losung der thermoelastischen Wellengleichung (2.33):

p(7t) / /G Cﬂa(z,[ NV - <§>} dt' di

/ / G(7 B OH (St gt (2.40)

c, o

Das Einsetzen von Gleichung (2.39) in Gleichung (2.40) liefert bei Beachtung der Ausblend-
eigenschaft der Delta-Funktion nach [14] in Ubereinstimmung mit [2]:

p(Ft) = p ‘9/ ﬂl H<F’,t—’??_ﬁ|>df’ (2.41)

AnC)y Ot )y |7 — 1|

chung (2.41) nach [14] umgeformt werden in:

p(rt) = b 8/ o(7) H, (t—M> 7’ (2.42)

AnC, 0t )y, |7 — 7| o

Nimmt man nun in Gleichung (2.35) f(¢f) = 6(¢), d. h. man verwendet einen sehr kurzen
Laserpuls, so erhélt man auch einen delta-impulsformigen Warmeeintrag Hy(t') = §(¢') und
somit aus Gleichung (2.42) unter Verwendung der Ausblendeigenschaft der Delta-Funktion
nach [14]:

P = e 8t F m5 b dr
o 0 B 1 — |F_7_J’ —

Fiir die weiteren Betrachtungen ist es giinstig, Gleichung (2.43) in Abhéngigkeit von der
raumlichen Anfangsdruckverteilung der Druckquelle p, () anstatt von Hg(7) darzustellen.
Die Anfangsdruckverteilung kann nach [14] fiir photoakustisch generierte Driicke hergelei-
tet werden, die unter Bedingungen erzeugt wurden, die sowohl dem ,thermal confinement®
als auch dem ,stress confinement geniigen. In Kapitel 2.1 wurde bereits auf die ,thermal
confinement“-Bedingung hingewiesen. Diese Bedingung besagt, dass die thermische Diffusi-
onszeit 1y, deutlich ldnger als die Laserpulsdauer sein sollte, damit wihrend des Laserpulses
die erzeugte Wirme nicht wegdiffundieren kann. Die thermische Diffusionszeit héngt von der
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2.2 Lésung der photoakustischen Grundgleichung

Grofe des erwdrmten Bereichs, der mafigeblichen Dimension a und dem thermischen Diffu-
sionsvermdgen x ab. Die Grofe des erwdrmten Bereichs kann entweder durch die Grofe des
Absorbers oder durch einen entsprechenden Intensitédtsbereich des Laserlichts charakterisiert
sein. Nach [10] kann die mafgebliche Dimension in einem unendlich ausgedehnten absorbieren-
den Halbraum anhand des optischen Absorptionskoeffizienten p, zu a = ul ermittelt werden.

Die Gleichung fiir 74, sei hier noch einmal wiederholt: ’

a2

Teh = — (2.44)
X
Eine dhnliche Bedingung kann fiir die Druckpropagation aufgestellt werden. Diese ,stress
confinement“-Bedingung fordert, dass die Pulslénge des Lasers kurz genug sein muss, so dass
sich wihrend des Laserpulses die Druckwelle noch nicht aus dem Lichtabsorptionsbereich her-
ausbewegen kann. Nach [14] ist diese Druck-Relaxationszeit 75 definiert als:
T (2.45)
€o
Wihrend die ,thermal confinement“-Bedingung relativ leicht zu erfiillen ist, kann es pas-
sieren, dass die ,stress confinement“-Bedingung fiir bestimmte Laserpulslingen gepaart mit
hoher optischer Absorption des Mediums nicht erfiillt ist. Als Bedingung wird von [10] vorge-
schlagen, die beiden Bereiche, die durch das ,stress confinement® gebildet werden, mit Hilfe
der Entscheidungsgrenze p,co7r, < 1 fiir die Erfiilllung bzw. pqocorr > 1 fiir die Nichterfiillung
dieser Bedingung durch die Laserpulsldnge 77, voneinander abzugrenzen. Fiir die nun folgen-
den Betrachtungen wird jedoch zunéchst angenommen, dass beide ,confinement“-Bedingungen
erfiillt seien. Nach [14] kann die durch thermoelastische Expansion hervorgerufene relative Vo-
lumenénderung % beschrieben werden als

dv
V= o+ BT (2.46)

Ferner gilt fiir die volumetrische Warmestromdichte H nach [14] die folgende Gleichung;:

orT
Cy—=H
pPoLv ot
1
=T = /Hdt
poCy
1
= Idt
1
= e F (2.47)

Hierbei bezeichnet F die optische Fluenz und 7, den Wirkungsgrad der Konversion von
Licht in Wirme. Die optische Fluenz F' ergibt sich aus der Intensitét I mit Hilfe einer zeitlichen
Integration und hat somit die Einheit einer Energiedichte [14]:

F() = /_ T I e (2.48)

Da unter den beiden genannten ,confinement“-Bedingungen das beleuchtete Medium keine
nennenswerte Volumen&nderung erfihrt, kann fiir den direkt nach dem Laserpuls generierten
Druck p, aus den Gleichungen (2.46) und (2.47) folgender Zusammenhang hergeleitet werden:
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BT B
Po = — = ————pbal = Tpppia F (2.49)
kr  KrpoCly
Hier sei der Griineisenkoeffizient definiert als I' = %
TpPOLV

Analog zu Gleichung (2.37) gilt folgender Zusammenhang zwischen I(7,t") und H (7, t'):

L H(¢) = ——H,(t) - () =
TthHa Nthla TthHa
Hier wurde fiir das letzte Gleichheitszeichen wieder ein zeitlich impulsférmiger Warmeein-
trag angenommen. Setzt man dieses Ergebnis unter Beriicksichtigung von Gleichung (2.48)
in Gleichung (2.49) ein, so erhélt man unter Verwendung der Ausblendeigenschaft der Delta-
Funktion folgenden Zusammenhang [14]:

I(7,t) =

5(t') - Hy(7) (2.50)

pa<7_'l) = FHS(F/> (2.51)
Das Einsetzen in Gleichung (2.43) liefert [14]:

e A A e ke (252

Unter der Annahme einer homogenen Ausleuchtung des optischen Absorbers kann die An-
fangsdruckverteilung p,(7) = p,, d. h. unabhingig von 7, angenommen werden. Zwei an-
schauliche Beispiele kénnen nach [14| mit Hilfe dieser Annahme betrachtet werden: ein schei-
benformiger und ein kugelférmiger Absorber. Bei den folgenden Betrachtungen wird zudem
angenommen, dass zwischen Absorber und dem umgebenden Medium eine akustische Impe-
danzanpassung vorliegt und somit keine Reflexionen der akustischen Wellen zu erwarten sind.
Eine eingehende Betrachtung der zusétzlichen durch Fehlanpassung ausgelosten Phdnomene
ist beispielsweise in [10] bzw. 2] zu finden.

Unter der Annahme eines unendlich ausgedehnten scheibenférmigen Absorbers der Dicke d
kann der photoakustisch generierte Druck p(z,t) an Beobachtungspunkten 7= (0,0, z) entlang
der positiven z-Achse nach [14] dadurch ermittelt werden, dass man den  Empfangsbereich®
eines jeden Beobachtungspunktes als kugelformig definiert. Dieses Vorgehen erlaubt es, die
Volumenintegration aus Gleichung (2.52) auf eine Raumwinkelintegration zuriickzufiihren, da
nach Abb. 2.1 nur der Raumwinkelbereich, der sich durch das Schnittbild aus der Kugel um
den Beobachtungspunkt mit dem Radius c¢gt und der Absorberscheibe ergibt, beriicksichtigt
werden muss. Dieser Kugelradius entspricht der Laufzeit der akustischen Welle und am Be-
obachtungspunkt kann zum Zeitpunkt ¢ nur der Teil der Welle beobachtet werden, dessen
Wegstrecke genau dieser Laufzeit entspricht. Mit Hilfe dieser Darstellung gelangt man nach
[14] {iber Fallunterscheidungen zu folgendem Ergebnis:

1 d d
p(z,t) =5 |:pa “E(z — cot + 5) "E(=z+cot + 2)}
1 d d
_,_5 [ a-E(Z+Cot+§) -E(—z—cot—i-Q)] (2.53)

Wobei hier mit Z(z) die Heaviside-Funktion (Einheitssprungfunktion) bezeichnet wurde:
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Abb. 2.1: Raumwinkelintegration nach [14].
1 fiirz>0
2(z) = - 2.54
(2) {0 fir z <0 (2.54)

Der erste Term auf der rechten Seite von Gleichung (2.53) ergibt eine in Abb. 2.1 nach links
und der andere Term eine nach rechts laufende ebene akustische Welle. Die prinzipielle rdumli-
che Wellenausbreitung ist in Abb. 2.2 dargestellt (nach [14]). Fiir den Fall eines kugelformigen
Absorbers ergibt sich durch eine analoge Vorgehensweise nach [14] folgender Druckverlauf in
Abhéngigkeit von der Kugelkoordinate r und dem Durchmesser Rg der Absorberkugel:

T+ cot _ _
p(r,t) = 27“0 [Pa - 2(r + cot) - E(—r — cot + Ry)]
r — cot _ _
5 0 [Pa - E(—7 + cot) - Z(r — cot + Rs)]
r — cot _ _
o O Ipa - E(r — cot) - E(—r + cot + R,)] (2.55)

Der resultierende Druckverlauf ist in Abb. 2.3 zu sehen. Es handelt sich um einen bipolaren
Puls. Da bei Verwendung von Halbleiterlasern als photoakustische Lichtquelle zur Erhéhung
der Intensitdtsdichte {iblicherweise eine Fokussierung des Laserstrahls durchgefiihrt wird, ist
in diesem Fall also eine bipolare Pulsform zu erwarten.

Die vorangegangenen Betrachtungen bezogen sich auf impulsférmige Anregungen (Delta-
Impulse), d. h. auf das Regime p,comp < 1. Im Falle sehr langer Laserpulse oder sehr grofser
Absorption befindet man sich jedoch im Regime pqco7z, > 1. Das photoakustische Signal dieses
Regimes py (t) ergibt sich dann aus der Faltung des endlich langen Anregungspulses f(¢) mit
der Impulsantwort des photoakustischen Systems ps(¢). Die Impulsantwort entspricht hierbei
den in Gleichung (2.53) bzw. Gleichung (2.55) ermittelten Ergebnissen. Diese Vorgehensweise
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Abb. 2.2: Photoakustische Druckwellenausbreitung fiir den Fall eines
scheibenférmigen Absorbers nach [14].

1 2 3 Ct/R,

Abb. 2.3: Zeitlicher Verlauf der von einem Kugelabsorber ausgesandten
photoakustischen Druckwelle nach |14].
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2.2 Lésung der photoakustischen Grundgleichung

ist nur unter der Annahme giiltig, dass es sich bei dem photoakustischen System um ein lineares
zeitinvariantes System handelt [14]. ps(t) ist im Fall der Absorberscheibe ein Rechteckimpuls.
Nach der zur Regime-Bedingung analogen Gleichung (2.45) ergibt sich, dass die Laserpulsdauer
71, deutlich gréfer als die Dicke der Absorberscheibe ist. Daher kann der Rechteckimpuls der
Impulsantwort im Vergleich zur Laserpulslidnge als Delta-Impulsférmig angenommen werden.
Es gilt also nach [14]

ps(t) o< d(cot — 2) (2.56)

Daraus ergibt sich dann iiber das Faltungsintegral:

pr(t) = /+oo ps(t —t')f(t)at

—0o0

= pr(t) < f(cot — 2) (2.57)

Dies bedeutet also, dass die Form des resultierenden photoakustisch generierten Druckpulses
durch die zeitliche Impulsform des langen Laserpulses bestimmt wird.

Im Fall des kugelférmigen Absorbers reduziert sich der bipolare Druckpuls im Vergleich zum
langen Laserpuls auf die Ableitung einer Delta-Funktion [14]:

ps(t) %5(@ ) (2.58)

Analog zum Fall der Absorberscheibe erhélt man damit:

pr(t) o< & Fleot —2) (2.59)

Die Druckwelle des Kugelabsorbers verhélt sich also proportional zur Ableitung der zeitli-
chen Impulsform des Laseranregungspulses.

Die bisherigen Uberlegungen gingen von einer homogenen Ausleuchtung der Absorber aus.
Ublicherweise sind die beleuchteten Absorber jedoch so groR, dass der Bereich der Absorp-
tion durch die Ausleuchtung bestimmt wird. Geht man von einem unendlich ausgedehnten
absorbierenden Halbraum und einer sich in z-Richtung ausbreitenden ebenen optischen Welle
aus (Abb. 2.4), so wird der beleuchtete Bereich in z-Richtung durch den durch die Absorption
bedingten Intensitéitsabfall im absorbierenden Medium begrenzt. Dieser Intensitdtsabfall kann
nicht als homogene Ausleuchtung betrachtet werden. Nach [2] findet sich dieser Intensitétsab-
fall fiir den Fall sehr kurzer Laserpulse im zeitlichen Profil des generierten Druckpulses, wie in
Abb. 2.4 bildlich dargestellt, wieder. Im Fall der langen Laserpulse hingegen reduziert sich der
Einfluss dieses Intensitétsabfalls nach [2| auf einen konstanten Faktor und hat somit keinen
Einfluss auf die eigentliche Druckpulsform. Dies bedeutet, dass die Pulsform der generierten
Ultraschallwelle nur fiir sehr kurze Laserpulse Riickschliisse iber den Intensitatsabfall zuldsst
und die geometrische Gréfse des Absorbers sich auch nur fiir diesen Fall im photoakustischen
Signal widerspiegelt.

Wie auch immer im Einzelfall die generierte Pulsform des Schallpulses aussehen mag, seine
Amplitude verhélt sich proportional zum Anfangsdruck p,. Nach Gleichung (2.49) gilt wie-
derum fiir p, die Proportionalitét:
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Abb. 2.4: Generierte Druckpulsverldufe durch exponentiellen Intensitéts-
abfall nach |2].

Pa X Hq (260)

Dies bedeutet, dass die Amplitude eines detektierten photoakustischen Signals proportional
zum optischen Absorptionskoeffizienten g, ist. Auf diese Weise lassen sich optische Kontraste
im Ultraschallbild sichtbar machen, was die eigentliche Motivation fiir die Anwendung pho-
toakustischer Methoden darstellt. In den folgenden Kapiteln soll nun sowohl das optische
als auch das akustische Verhalten des photoakustisch untersuchten Mediums néher erldutert
werden.

2.3 Optische Medieneigenschaften

Die Wechselwirkungen zwischen Licht und Materie konnen nach [18] prinzipiell in die in Abb.
2.5 dargestellten Mechanismen unterteilt werden: Absorption, spontane Emission, stimulierte
Emission und verschiedene Streuprozesse. Sowohl Absorption als auch Streuung beeinflussen
mafgeblich das photoakustisch generierte Signal. Spontane Emission und stimulierte Emission
hingegen sind relevante Prozesse in den verwendeten Lichtquellen (siehe Kapitel 2.7).

2.3.1 Absorption

Bei der Absorption geht durch ein einfallendes Photon ein Elektron von seinem Grundzustand
F in einen angeregten Zustand FEs iiber. Die Energie des Photons wird dabei absorbiert.
Es ist ersichtlich, dass die vom Photon bereitgestellte Energie dabei mindestens so grofs wie
der Energieunterschied der beiden Zustinde sein muss. Fiir den photoakustischen Effekt ist
nun entscheidend, auf welche Weise das angeregte Elektron wieder relaxiert. Beispielsweise
ist es moglich, dass diese Relaxation iiber verschiedene Zwischenzustinde zu einer spontanen
Emission fithrt. Dieses Verhalten wird als Lumineszenz bezeichnet [18]. Fiir die Photoakus-
tik sind jedoch nur nichtstrahlende Ubergiinge relevant und konkurrierende Ubergéinge fithren
schliefilich zu einem geringeren Wirkungsgrad n,. In biologischem Gewebe kénnen in den Ge-
webemolekiilen neben chemischen Reaktionen vor allem Schwingungs- und Rotationszustédnde
angeregt werden [21]|. Diese Schwingungs- und Rotationszustidnde der Molekiile fithren dann
zu einer Temperaturerhhung im absorbierenden Gewebe, die nach [14] in folgender Form von
der eingestrahlten Lichtintensitdt I und der Pulsdauer t, eines kurzen Lichtpulses (hier sei
y2thermal confinement” und ,stress confinement® erfiillt, siehe Kapitel 2.2) abhingt:
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Abb. 2.5: Schematische Darstellung der Wechselwirkungen zwischen Licht
und Materie nach [18].

AT = Ha Lt (2.61)
pCv
Fiir weiches Gewebe bei Korpertemperatur gilt nach [14| p - Cy =~ 4C 3¢ FUr eine ty-
pische Pulsenergie eines auf einen Strahldurchmesser von 600 pm fokussierten im Rahmen
dieser Arbeit verwendeten Halbleiterlasers von I -t, = 6530 bei einer Pulsldnge von 10 ns
und einem Absorptionskoeffizienten pu, fir vollstindig deoxygemertes Blut (Hamatokritwert:
Hect = 50%, optische Wellenlinge: 650nm) von p, = 1,941mm™! (nach [22]) ergibt sich
damit eine Temperaturdnderung von AT = 13, 72 mK.
Eine derartige Temperaturdnderung wiirde nach [14] bei einem Griineisenkoeffizienten von
I' = 0, 2 einer lokalen Druckénderung von Ap =I"- 4, -I-t, ~ 110 mbar entsprechen. Um durch
Absorption diese Temperaturinderungen besonders effizient hervorzurufen, muss gewahrleistet
sein, dass der anregende Lichtpuls kurz genug ist, so dass wihrend der Anregungsdauer keine
Kiihlung durch das umliegende Gewebe erfolgen kann (,thermal confinement®). Daher gilt nach
[21], dass kleine Absorber besonders kurze Lichtpulse erfordern.

2.3.2 Streuung

Wie soeben erldutert, ist die optische Absorption die Basis des photoakustischen Effekts.
Zusatzlich wird die generierte Druckamplitude jedoch auch durch die optische Streuung mit-
beeinflusst, da durch sie die im Gewebe vorhandene Intensitidtsverteilung mitbestimmt wird.
Nach [18] unterscheidet man zwischen Rayleigh- bzw. Mie-, Raman- und Brillouinstreuung.
Die einzelnen Streumechanismen kénnen mit Hilfe von virtuellen Zustdnden (gestrichelte Li-
nien), wie in Abb. 2.5 dargestellt, beschrieben werden. Die Rayleigh-Streuung gehort zu den
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2 Grundlagen

elastischen Streuprozessen, bei denen die Photonen eine elastische Richtungséinderung erfah-
ren. Die Photonenenergie édndert sich also nicht (siehe Abb. 2.5). Die Rayleigh-Streuung tritt
an Partikeln auf, die deutlich kleiner als die optische Wellenlédnge sind. Dieser Streuungstyp
ist stark wellenlangenabhéngig (~ %)

Betrachtet man nun das Streuverhalten groferer kugelférmiger Partikel mit Durchmessern
grofker oder gleich der optischen Wellenlidnge, so spricht man von Mie-Streuung [18]. Die Mie-
Streuung ist weniger stark wellenlingenabhéingig, ebenfalls ein elastischer Streuprozess und
kann nach [14] als exakte Losung der Maxwellschen Gleichungen berechnet werden. Vorausset-
zung dafiir ist die Annahme ebener monochromatischer Wellen und homogener kugelférmiger
Streuer. Nach [14] sind auch Losungen fiir zylindrische Streuer mdoglich. Diese Mie-Theorie
genannte Losung der Maxwellschen Gleichungen beinhaltet nach [14] im Ubrigen auch die
Rayleigh-Streuung kugelférmiger Streuer und kann daher fiir kugelférmige Streuer jeder Grofe
angewendet werden. Rayleigh- und Mie-Streuung kommen nach [18] in Fliissigkeiten, Festkor-
pern und Gasen vor.

Einen Vertreter der inelastischen Streuprozesse stellt die Raman-Streuung dar [18|. Bei-
spielsweise kénnen Wechselwirkungen mit den Rotations- und Schwingungsmoden von Mole-
kiilen zu einem Energieaustausch fithren, so dass die Frequenz des Photons gesenkt (Stokes-
Streuung) bzw. erhoht wird (anti-Stokes-Streuung). Bei der Brillouinstreuung handelt es sich
um einen dhnlichen Streuungseffekt, der allerdings auf Wechselwirkungen mit akustischen Mo-
den des Materials beruht. Nach [18] sind Raman-Wechselwirkungen relativ schwach und die
Leistung des hierdurch gestreuten Lichtes ist iiblicherweise um den Faktor 107 kleiner als die
urspriinglich eingestrahlte Lichtleistung. Daher ist Raman-Streuung nach [23] auch nur bei
sehr hohen Lichtintensitidten relevant. Dieser Streumechanismus besitzt deshalb fiir die Pho-
toakustik mit Riesenimpulslasern eine héhere Relevanz als beim Einsatz von photoakustischen
Halbleiterlasersystemen. Raman-Streuung kommt ebenfalls in Fliissigkeiten, Festkorpern und
Gasen vor [18|.

Um beurteilen zu kénnen, welche Absorptions- und Streueigenschaften in der biomedizi-
nischen Photoakustik eine Rolle spielen, ist es also erforderlich, sich iiber die zu erwartenden
geometrischen Abmessungen von méglichen Absorbern und Streuern im biologischen Gewebe
im Klaren zu sein. Nach [14] sind die kleinsten zu erwartenden Objekte Membranen mit einer
Dicke von etwa 0,01 pm, gefolgt von Lysosomen mit Grofen von 0,1 — 1 pm und Zellen
bzw. Zellkernen mit 1 — 10 pm Grofe. Beispielsweise sind menschliche Erythrocyten (rote
Blutkorperchen) nach [24] etwa 2 pm dicke Scheiben mit einem Durchmesser von etwa 7,5 pm,
die in ihrer Mitte eine Delle besitzen. Da derartig komplizierte Streuer nur schwer zu simulieren
sind, behilft man sich hierbei meist mit einer Ndherung im Sinne der Mie-Theorie (vgl. |25]).

In den folgenden Kapiteln sollen nun die Methoden zur Beschreibung der Lichtausbreitung
in Gewebe néher erldutert werden.

2.4 Strahlungstransportgleichung

Ist die Intensititsverteilung bekannt, kann die optische Quelle des photoakustischen Effekts in
der thermoelastischen Wellengleichung (2.33) dargestellt werden. Ublicherweise ist allerdings
die Intensitdt am Ort der optischen Absorption nicht bekannt, da dieser Ort messtechnisch
meist nicht zugénglich ist. Insbesondere in biologischem Gewebe ist es kaum mdglich, die
resultierende Intensitdtsverteilung direkt vorherzusagen. Um die Lichtausbreitung im Gewe-
be zu ermitteln, ist die Intensitit als Grofe ungeeignet, da sie keinerlei Richtungsinforma-
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2.4 Strahlungstransportgleichung

tionen enthilt, sondern nur eine lokale Eigenschaft beschreibt. Im Folgenden soll daher die
Strahlungstransportgleichungstheorie vorgestellt werden, wie sie z. B. in [14, 26| beschrieben
ist. Sie basiert auf der Strahldichte L(7,1,t), die den Leistungsfluss pro Flichen- (dA,,) und
Raumwinkeleinheit (df2) beschreibt. Die Strahldichte ist abhéangig vom Ort 7, vom Einheits-
richtungsvektor 77 der Ausbreitungsrichtung und von der Zeit ¢. Nach [26] sind Intensitdt und
Strahldichte iiber die folgende Gleichung miteinander verkniipft:

I(7.1) = /4 L(7. 1, £)d9) (2.62)

Nach [14] kann die Strahlungstransportgleichung durch Betrachtung der Energieerhaltung
eines stationdren differentiellen zylindrischen Volumenelements dV hergeleitet werden. Die
zeitliche Energiednderung dP (entspricht also einer Leistungsgrofe) innerhalb dieses Volu-
menelements innerhalb einer Raumwinkeleinheit d€? aufgrund eines Energieflusses kann mit
der Strahldichte beschrieben werden als:

IP — 1 OL(,17,t)
cy, ot

Hierbei ist ¢y die Lichtgeschwindigkeit. Diese zeitliche Energiednderung wird durch vier
Beitriage verursacht: Strahldivergenz, Extinktion, Streuung und Strahlquellen. Die Strahldi-
vergenz kann nach [14] durch den folgenden Anteil beschrieben werden:

AV dQ (2.63)

APy, = it - VL(7, i, t)dQdV (2.64)

Dieser Term erfasst die Anderung der Strahldichte VL(,1i,t) in Richtung 7, die durch die
Aufweitung des Strahls innerhalb des differentiellen infinitesimalen Zylinders auftritt. Eine
derartige Divergenz kann insbesondere durch einen nicht vollsténdig kollimierten Strahl oder
durch Streuung verursacht werden. Insbesondere bei der Verwendung von Halbleiterlasern
wird in der Photoakustik {iblicherweise ein fokussierter an Stelle eines kollimierten Laserstrahls
verwendet.

Der zweite physikalische Effekt ist die Extinktion, also die Ausléschung von Licht innerhalb
des betrachteten differentiellen infinitesimalen Zylinders. Dieser Effekt ist sowohl auf Lichtab-
sorption als auch auf Lichtstreuung aus dem betrachteten Bereich heraus zuriickzufiihren. Mit
der Extinktionswahrscheinlichkeit pyds ergibt sich nach [14]:

dPuyt = (py ds)|L(F, i, t) dA dQ) (2.65)

Der Extinktionskoeffizient p, ist hierbei definiert als die Summe aus dem Absorptionskoef-
fizienten p, und dem Streukoeffizienten pi:

Ht = Ha + Hs (2.66)

Die Streuung ist jedoch nicht nur an der Divergenz und an der Ausléschung beteiligt. Sie
kann auch fiir eine Erhohung der Strahlenergie verantwortlich sein, wenn Licht in den Raum-
winkelbereich df) hineingestreut wird. Dies wird nach [14] mit dem folgenden Term beriick-
sichtigt:

dPyeq = (N5dV) [ / L(7, @ ) P(', ) oedQ | d2 (2.67)
4

i
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2 Grundlagen

NsdV beschreibt hierbei die Anzahl der Streuer im betrachteten Volumenelement, o ist
der Streuquerschnitt und P(7i', 77)dS2 stellt die Wahrscheinlichkeit dar, dass Licht mit der Aus-
breitungsrichtung 77’ in den Raumwinkelbereich dQ2 der Richtung 7i gestreut wird. P (7, 77) ist
hierbei eine Wahrscheinlichkeitsdichtefunktion. Die Energie, die durch einen einzelnen Streuer
gestreut wird, wird in Gleichung (2.67) durch den Term L(7, 1 t)osdSY dargestellt. Beriick-

sichtigt man, dass us = Ngog gilt, so ergibt sich:

APyve = (1dV) [ / L7, 7, 6) P, 7)deY | d (2.68)
4

7y

Schlieklich kann sich im betrachteten Volumenelement auch eine Lichtquelle Q(7,7,t) be-
finden. Der zugehorige Term lasst sich nach [14] angeben als

dPye = Q(7, 7, t)dV dQ (2.69)

Nach dem Energieerhaltungssatz konnen nun die Gleichungen (2.63), (2.64), (2.65), (2.68)
und (2.69) miteinander in der nachfolgenden Gleichung verkniipft werden (nach [14]):

dP = _deiv - dPext + dPsca + dPsrc

= 2 — {3 .VL(F, 7, t) — wL(F, 7, ) + us/ L(7, @ t)P(i, 7)dSY
47

+ Q(7,7,t) (2.70)

Diese Gleichung wird als Strahlungstransportgleichung oder auch Boltzmann-Gleichung be-
zeichnet. Die Strahlungstransportgleichung stellt ein Modell fiir die Lichtausbreitung in Me-
dien dar, ldsst dabei allerdings folgende physikalische Eigenschaften des Lichtes unberiicksich-
tigt: Die Kohérenz, die Polarisation und nichtlineare Effekte des Lichtes werden nicht erfasst.
Ebenso wird davon ausgegangen, dass nur elastische Streuprozesse auftreten und die optischen
Eigenschaften des Mediums zeitinvariant sind.

Es handelt sich somit nur um eine ndherungsweise Beschreibung, da insbesondere das pola-
risationsabhéngige Streu- und Absorptionsverhalten von biologischen Proben, beispielsweise
nach [27] bereits fiir diagnostische Zwecke in der Dermatologie eingesetzt wird. Will man
die Polarisationsabhéngigkeit beriicksichtigen, so kann man sich spezieller erweiterter ,Monte
Carlo“-Simulationen bedienen. Ein Beispiel fiir ein derartiges Konzept ist in [28] zu finden.
Die Vernachlassigung der zeitlichen und rdumlichen Kohédrenz der Lichtquelle bedeutet jedoch
keine signifikante Einschrénkung der photoakustischen Theorie, da photoakustische Messver-
fahren {iblicherweise in stark streuenden Medien verwendet werden. Die Ignoranz der nicht-
linearen Effekte kann jedoch auch im Einzelfall problematisch sein, wenn man bedenkt, dass

in der Photoakustik, je nach Anwendung, durchaus sehr hohe Lichtpulsenergien Verwendung
finden.

Die Strahlungstransportgleichung (2.70) ist in der Regel analytisch nur mit sehr grofem
Aufwand 16sbar. Ublicherweise werden daher Niherungslésungen oder numerische Ansitze
wie z. B. die ,Monte Carlo“-Simulation verwendet [14]. Das Prinzip einer bekannten Néherung
der Strahlungstransporttheorie wird nun im néchsten Kapitel vorgestellt.
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2.5 Diffusionstheorie

2.5 Diffusionstheorie

Die Diffusionstheorie stellt eine Ndherung der Strahlungstransporttheorie dar, die nur im Fall
eines stark streuenden Mediums (u, < ps) Giiltigkeit besitzt. Nach [14] basiert diese Ndherung
auf der Uberlegung, dass die Strahldichte durch eine Uberlagerung von Kugelflichenfunktio-
nen Y, ,,, die eine orthogonale Basis bilden, dargestellt werden kann. Der Ndherungsansatz
der Diffusionstheorie besteht nun darin, in dieser Summendarstellung alle Kugelflichenfunk-
tionen oberhalb der ersten Ordnung zu vernachléssigen. Anschaulich bedeutet dies, dass die
Strahldichte als fast ausschlieflich isotrop angenommen wird. Diese Annahme kann jedoch
nur in stark streuenden Medien hinreichend genau erfiillt werden. Die Strahldichte L(7,1,t)
ergibt sich mit dieser Ndherung nach [14] zu:

1 n
L(7 i, t) Y L(F, )Y m (i) (2.71)

n=0m=-n
Dabei kénnen die Kugelflichenfunktionen nach [14] mit Hilfe der assoziierten Legendre-
Polynome P, ,, in Kugelkoordinaten in der folgenden Form beschrieben werden:

o - m | (2n+1)(n—m)! jm
Vion () = Yan(6,6) = (<) \/ s P(cos(@)e™ (272
mit
Pam(a) = L2V A 0y (2.73)

2nn! dgmtn
Dieser beschriebene Ansatz fithrt nach [14] auf zwei Differentialgleichungen, eine skalare
(2.74) und eine vektorielle Differentialgleichung (2.75):

I = -

oIt ol (7 1) + V- J(7, 1) = Q(7,t) (2.74)
cr,0t
o ) .

VIEL) (o 1) TF0) + VI 1) = 0 (275)
cr,O0t 3

Hierbei ist J die Stromdichte und ., der reduzierte Streukoeffizient, die folgendermafen
definiert sind:

T, 1) = / AL(7. 7, £)d9) (2.76)
47

ps = ps(1 = g) (2.77)

Wobei hier g der Anisotropiefaktor der Streuung ist, der die Abweichung gegeniiber einem
idealen isotropen Streuer beschreibt. Um nun die Diffusionsgleichung aus den Gleichungen
(2.74) und (2.75) herzuleiten, ist eine weitere Néherung erforderlich [14], in der davon ausge-
gangen wird, dass die relative Stromdichteéinderung innerhalb der mittleren freien Weglinge

! 1 . . .
der Photonen [, = s sehr gering ist:

AJ (7))
CLat

< (Na + N;)

J(7, t)‘ (2.78)
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Mit dieser Naherung erhélt man aus den Gleichungen (2.74) und (2.75) nach [14] die folgende
Diffusionsgleichung, falls die Diffusionskonstante D als ortsunabhingig angenommen wird:
oI(T,t)
cr, 0t

+ poI(7,t) — DVZI(7,t) = Q(7, 1) (2.79)
Wobei die Diffusionskonstante D folgendermafien definiert ist:

1

P 3(tta + 11}) (280)
Die Diffusionsgleichung stellt eine Vereinfachung der Strahlungstransportgleichung dar, da
sie keine Abhéingigkeit vom Richtungsvektor 7 enthélt, weniger Freiheitsgrade besitzt und eine
Intensitdtsabhingigkeit beschreibt. Die Intensitdt I ist messtechnisch einfacher zu ermitteln
als die Strahldichte L. Die in den beiden Gleichungen (2.71) und (2.78) durchgefiithrten N&-
herungen konnen nach [14] beide auf die gleiche Grundannahme reduziert werden, dass im
betrachteten Medium die Streuung deutlich stirker als die Absorption ist (u), > p,). Diese
Annahme ist in biologischem Gewebe héufig erfiillt. Da die Diffusionstheorie von vollstén-
dig gestreutem Licht ausgeht, ist diese Ndherung besonders an den Randern des Mediums
ungenauer als Berechnungen mit Hilfe der ,Monte Carlo“-Simulation [14]. Der Name ,Diffusi-
onsgleichung® basiert darauf, dass ein Zusammenhang zwischen J und I mit Hilfe von Glei-
chung (2.78) aus Gleichung (2.75) hergeleitet werden kann [14], der formal dem Fick’schen

Diffusionsgesetz entspricht:

J(7,t) = —=DVI(F, 1) (2.81)

Die Losung der Diffusionsgleichung im eindimensionalen zeitinvarianten Fall fiir eine unend-
lich breite isotrope Lichtquelle hat nach [14] die folgende Form:

_ Heff 2]
Iip(z) = g Heft 2.82
() = 4t (282)
Diese Darstellung erinnert an das Lambert-Beer’sche-Gesetz (2.34) und peg wird daher auch
als effektiver Dampfungskoeffizient bezeichnet, der definiert ist als:

Heft = \/3pta(pa + 1) (2.83)

Die Diffusionstheorie bietet also die Moglichkeit stark streuende Medien mit Hilfe des effek-
tiven Dampfungskoeffizienten niherungsweise zu charakterisieren.

2.6 Akustische Medieneigenschaften

Da die photoakustisch generierte Schallwelle mitunter erst in einiger Entfernung von einem
Ultraschallwandler detektiert werden kann, ist es notwendig, auch die Wechselwirkung des Me-
diums mit dieser Schallwelle zu beriicksichtigen. Typische Wechselwirkungen sind Reflexion
und Brechung, die akustische Absorption, die akustische Streuung, die akustische Beugung,
Dispersionseffekte und akustische Nichtlinearitéten des Mediums. Reflexion und Brechung ent-
stehen an Grenzschichten unterschiedlicher akustischer Impedanz und folgen dabei analogen
Gesetzmaéfigkeiten wie in der Optik. Die charakteristische akustische Impedanz Zjy ist nach
[29] fiir eine in x-Richtung laufende ebene Schallwelle definiert als:
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Z() = u£ = PoCo (284)

€T

Wie aus Gleichung (2.84) zu ersehen ist, handelt es sich hierbei um einen materialspezifischen
Parameter. Akustische Absorption und Streuung kann nach [11] in einer stark vereinfachten
Form mit Hilfe eines Ddmpfungskoeffizienten cgeoustic modelliert werden und fithrt damit nach
[29] auf eine Beziehung dhnlich dem Lambert-Beer’schen Gesetz (2.34) fiir den Schalldruck:

p(x) = po - e~ Cacoustic® (2.85)

Zu beachten sei jedoch an dieser Stelle, dass nach [29] diese Dédmpfung in der Regel stark
frequenzabhéngig (Ultraschallfrequenz) ist. Eine detailliertere Betrachtung der akustischen
Streuung fiihrt nach [30] auf &hnliche Beschreibungsformen wie bei elektromagnetischen Wellen
(z. B. Rayleigh-Streumechanismen).

Wie auch bei anderen Wellenphénomenen tritt an Objekten in der Gréfe der akustischen
Wellenldnge Beugung auf. Auch wenn keine beugenden Objekte sich innerhalb des Empfangs-
pfades befinden, so tritt dennoch bereits Beugung aufgrund der Quellgeometrie auf. So sendet
beispielsweise eine endlich ausgedehnte Schallquelle, die nahezu ebene Wellen im Nahfeld be-
sitzt, im Fernfeld kugelformige Wellen aus [9].

Als Dispersionseffekt ist neben der Dampfung auch die Schallgeschwindigkeit frequenzab-
hingig [29].

Akustisch nichtlineares Verhalten schlieflich ist nach [29] unter anderem auf die Abhén-
gigkeit der Schallgeschwindigkeit von der momentanen Dichte des Mediums zuriickzufiihren.
Dieser nichtlineare Effekt hat zur Folge, dass sich hohe Druckamplituden schneller ausbreiten
als kleinere [29]. Bei einer sinusférmigen Anregung kann daher eine Verformung beobachtet
werden, die als ,Aufsteilung® bezeichnet wird. Grundsétzlich ist dieser Effekt stets vorhanden,
ob er jedoch sichtbar wird, hdngt von der Druckamplitude, der zuriickgelegten Wegstrecke
und der akustischen Dampfung ab, die durch ihre Frequenzabhéngigkeit hohere Harmonische
stérker beddmpft [29].

Nachdem durch die vorangegangenen Kapitel das grundsétzliche photoakustische Verhalten
des zu untersuchenden Mediums dargestellt wurde, werden im Folgenden nun mogliche Anre-
gungsquellen und Detektoren in der Praxis verwendbarer Photoakustik-Systeme vorgestellt.

2.7 Lichtquellen fiir die photoakustische Bildgebung

Grundsitzlich eignen sich eine Vielzahl von Lichtquellen zur Erzeugung photoakustischer Si-
gnale. Die beiden wichtigsten Griinde fiir die Verwendung von Lasern als Anregungslichtquel-
len sind die hohen erzielbaren Lichtintensitdten und ihre schmale spektrale Breite. Wie aus
Gleichung (2.49) zu entnehmen ist, fithrt eine hohe Fluenz zu einer hohen Druckamplitude,
was die Detektion des photoakustischen Signals deutlich vereinfacht. Der schmale Spektral-
bereich eines Lasers erlaubt es, wellenlingenselektiv. Absorptionen zu vermessen und somit
den Kontrast im Ultraschallbild zu erhéhen. Im Folgenden sollen nun zwei Typen von Fest-
korperlasern einschliefilich ihrer Betriebsarten ndher erldutert werden, die als photoakustische
Lichtquellen geeignet sind.
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2.7.1 CW- bzw. Pulsbetrieb

Grundsétzlich werden in der Regel zwei Betriebsarten von Lasern verwendet, intensitdtsmo-
dulierter Dauerstrichbetrieb und Pulsbetrieb. Der intensitdtsmodulierte Dauerstrichbetrieb,
auch CW-Betrieb genannt (CW steht hierbei fiir ,Continuous Wave®), ist besonders einfach
mit Halbleiterlaserdioden zu realisieren [31], da die Intensitdtsmodulation direkt iiber eine
Modulation des Laserdiodenstromes eingeprigt werden kann. Im Allgemeinen hat ein ampli-
tudenmoduliertes Signal z(t) nach [32] die folgende Form:

xz(t) =A-[1+m-cos(wct + )] - cos(§2t) (2.86)

Hierbei ist A die zeitlich gemittelte Amplitude des modulierten Signals x(t), m der Modulati-
onsgrad, w. die Frequenz der Modulation, ¢ die Phase der Modulation und §2 die Frequenz des
modulierten Signals. Da es sich bei ¢ um eine relative Phase handelt, soll im Folgenden ¢ =0
angenommen werden. Des Weiteren handelt es sich beim modulierten Signal einer Lichtinten-
sitdtsmodulation um ein derart schnelles Signal (Lichtfrequenz), dass elektrische Detektoren
zur Darstellung des Amplitudenverlaufs in der Regel nicht in der Lage sind, die Schwingung
cos(§2t) darzustellen und daher immanent eine Tiefpassfilterung vorhanden ist. Ferner ist es
fiir die Erzeugung photoakustischer Signale sinnvoll, den Modulationsgrad moglichst groft (al-
so m = 1) zu wihlen, um eine moglichst grofe photoakustische Druckamplitude zu generieren.
Analog zum Pulsbetrieb mit langen Lichtpulsen ist auch hier die resultierende photoakustische
Druckamplitude proportional zur Ableitung des optischen Intensitétsverlaufs [31]. Ein maxi-
maler Modulationsgrad gewihrleistet demnach die maximal mégliche Anderung des Signals
und damit die grofte mdgliche photoakustische Druckamplitude. Unter Beriicksichtigung die-
ser Uberlegungen ergibt sich im Fall der Intensitiitsmodulation die folgende Gleichung fiir die
resultierende Intensitit [31]:

I(t) = Iy - [1 + cos(wet)] (2.87)

Analog zu A beschreibt I, die zeitlich gemittelte Intensitit des Dauerstrichsignals. Wie in
Gleichung (2.87) zu erkennen ist, beinhaltet dieses Intensitétssignal in dieser einfachen Form
lediglich eine Frequenz (w.). Diese Tatsache bietet einen entscheidenden Vorteil: Bei der De-
tektion des photoakustischen Signals kann das Messsystem gezielt auf diese eine Frequenz
hin optimiert werden. Es konnen sogenannte resonante Ultraschallwandler, die nur eine gerin-
ge Bandbreite besitzen und Lock-In-Verstirker verwendet werden. Dadurch ist eine dufserst
sensitive Detektion des photoakustisch generierten Signals mdéglich. Dies ist jedoch auch not-
wendig, da die mittlere Intensitédtsamplitude fiir Dauerstrichlasersignale iiblicherweise deutlich
kleiner ist als die Pulsamplitude gepulster Systeme. Ein zweiter entscheidender Nachteil dieses
CW-Ansatzes ist, dass anders als beim Pulsbetrieb keinerlei Tiefeninformation im detektier-
ten Signal enthalten ist. Bei gepulsten Systemen kann iiber die Laufzeit des photoakustisch
generierten akustischen Pulses die Tiefeninformation bei Kenntnis der Schallgeschwindigkeit
ermittelt werden. Um diese Information auch im intensitdtsmodulierten Dauerstrichbetrieb
zuganglich zu machen, miisste die Modulationsfrequenz iiber einen Frequenzbereich variiert
werden, was einen deutlichen Mehraufwand nach sich ziehen wiirde (vgl. [33]). Daher findet
der intensitdtsmodulierte Dauerstrichbetrieb derzeit nur in der photoakustischen Mikroskopie
[31] Verwendung, wo die Tiefenauflésung eine untergeordnete Rolle spielt.

Fiir die meisten biomedizinischen Anwendungen ist jedoch die Tiefenaufldsung von ent-
scheidender Bedeutung, daher finden in der Photoakustik in der Regel gepulste Lasersysteme
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Verwendung. Da nach Gleichung (2.49) die generierte photoakustische Druckamplitude auch
im Pulsbetrieb von der Pulsleistung, also der Amplitude des Laserpulses, abhéingt, werden
in den meisten Fillen sogenannte Riesenimpulslaser benutzt. Ein bekannter Vertreter dieser
Lasergattung ist der Nd:YAG-Laser (Nd®* : Y3Al5015). Es handelt sich hierbei um einen
mit Neodymionen dotierten Yttriumaluminiumgranat-Kristall, dessen Laserlinie iiblicherwei-
se bei 1064 nm liegt [18]. Mit Hilfe dieses Lasertyps lassen sich Pulsenergien von 40mJ — 2]
bei Pulsldngen von 5 — 7ns erzeugen. Zur Erzeugung dieser intensiven Lichtpulse wird das
Giiteschalten (Q-Switching) verwendet, welches in Kapitel 2.7.2 ndher erldutert wird [23].

Deutlich kompakter im Aufbau sind diodengepumpte Faserlaser, die jedoch eine etwas ge-
ringere Pulsenergie bereitstellen. Allen et al. nutzten diese Laser bereits fiir die photoakusti-
sche Tomographie [34]. Da diese Faserlaser letztlich auch wieder durch Laserdioden gepumpt
werden, wére eine direkte Verwendung von Laserdioden als photoakustische Anregungsquelle
eine Moglichkeit, das System noch kompakter zu gestalten. Daher wird im Folgenden nur auf
Nd:YAG- und Halbleiterlasersysteme niher eingegangen.

Die Pulsenergien von Halbleiterlasern, die in der Photoakustik verwendet werden, liegen
iiblicherweise im Bereich von 5—20 1J bei Pulsldngen von 10—500 ns. Diese deutlich geringeren
Pulsenergien sind der Nachteil dieses Lasertyps, jedoch sind Laserdioden deutlich kompakter,
kostengiinstiger und fiir unterschiedliche Emissionswellenldngen erhéltlich.

Die nachfolgenden Kapitel werden nun die Unterschiede zwischen Nd:YAG- und Halbleiter-
lasersystemen néher beleuchten. Zunéchst wird jedoch kurz auf den prinzipiellen Aufbau von
Lasern nach [23] genauer eingegangen.

2.7.2 Laseraufbau

Das Akronym ,LASER® bedeutet ,Light Amplification by Stimulated Emission of Radiation‘
und beschreibt somit nach [23] einen iiber einen optischen Resonator riickgekoppelten opti-
schen Verstirker (sieche Abb. 2.6).

Dem optischen Verstirker wird dabei in einem Pumpprozess von aufen Energie zugefiihrt.
Die Pumpenergie kann elektrisch, optisch oder durch chemische Prozesse bereitgestellt werden
[23]. Die beiden hier vorgestellten Lasertypen werden im Allgemeinen optisch (Nd:YAG) bzw.
elektrisch (Halbleiterlaser) gepumpt. Um das Verhalten des optischen Verstirkers zu beschrei-
ben, sind im Wesentlichen drei der in Abb. 2.5 dargestellten Mechanismen zu betrachten: Die
Absorption, die spontane Emission und die stimulierte Emission [23|. Die stimulierte Emissi-
on ist der Prozess, der die kohdrente optische Verstirkung in Lasermedien ermdglicht. Durch
Einstrahlen eines Photons wird ein Elektron dazu verleitet, von einem héheren Energieniveau
FE in ein niedrigeres Energieniveau E7 zu wechseln. Dabei wird die frei werdende Energie in
Form eines Photons abgegeben, das physikalisch identisch mit dem anregenden Photon ist.
Das anregende Photon bleibt wihrend dieses Prozesses erhalten und es ergeben sich somit
zwei identische Photonen. Wird dieser Vorgang nun o&fter wiederholt, so erhélt man jedes
Mal eine Verdopplung der Photonenzahl, also eine Lichtverstirkung. Um zu gewéhrleisten,
dass geniigend Elektronen fiir diesen Verstérkungsprozess im hoheren Energieniveau zur Ver-
fligung stehen, ist ein Pumpprozess notwendig, der bzgl. der beiden Laserenergieniveaus eine
Besetzungsinversion herstellt.

Die zweite Komponente eines Lasers ist der Resonator. Er besteht in der Regel aus zwei
Spiegeln, die das Licht in das Verstirkermedium zuriickkoppeln (Abb. 2.7). Zur Auskopplung
des Laserlichts ist iiblicherweise einer der beiden Spiegel teildurchléssig (siehe Abb. 2.7). Ne-
ben konfokalen Resonatoren werden vor allem Fabry-Perot-Resonatoren mit ebenen Spiegeln

25

Dieses Werk ist copyrightgeschutzt und darf in keiner Form vervielfaltigt werden noch an Dritte weitergegeben werden.
Es gilt nur fir den persénlichen Gebrauch.



2 Grundlagen

Lichtauskopplung
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I Resonator Ii

Pumpenergie

Abb. 2.6: Prinzip des Laseroszillators nach |23].

in Lasern verwendet [35]. Der Resonator erfiillt in einem Laser die Aufgabe, die Photonenzu-
standsdichte im Laser so zu modifizieren, dass nur wenige zueinander kohérente Lasermoden
ausbreitungsfihig sind.

Ein Laser stellt damit also in der Regel eine spektral schmalbandige kohédrente Lichtquelle
dar.

Nd:YAG-Laser

Die in der Photoakustik am h#ufigsten verwendeten Laser sind sogenannte Nd:YAG-Laser.
Dies ist ein Festkorperlaser, der aus einem Yttriumaluminiumgranat-Wirtskristall besteht,
der mit Neodymionen dotiert ist. Dabei werden die optischen Eigenschaften dieses Lasers im
Wesentlichen durch die Neodymionen bestimmt [18]. Die iiblicherweise an der Laseroszillation
beteiligten Ubergéinge sind in Abb. 2.8 mit ihren spektroskopischen Bezeichnungen ohne Be-
riicksichtigung der Feinstruktur der Zustinde dargestellt. Neben dem gezeigten Laseriibergang
sind noch andere Laseriiberginge mit diesem Lasermaterial moglich, die jedoch in der Praxis
seltener Verwendung finden [18]. Nach Abb. 2.8 handelt es sich also bei dem hier behandelten
Nd:YAG-Laser um ein Vierniveau-Lasersystem, das eine Emissionswellenldnge von 1064 nm
besitzt. Die nichtstrahlenden Ubergéinge (143 und 791) werden mit Hilfe von Gitterschwin-
gungen (Phononen) realisiert. Nd:YAG-Laser werden optisch gepumpt. Dazu werden entwe-
der Hochdruck-Edelgas-Blitzlampen [36] oder Laserdioden-Arrays mit einer Wellenlédnge von
808 nm verwendet. Die lange spontane Lebensdauer des oberen Laserniveaus von tg, = 230 ps
[18] kann genutzt werden, um eine spezielle Form der Laserpulserzeugung zu realisieren, das
sogenannte Giiteschalten (Q-Switching).

Beim Giiteschalten wird die Giite des Resonators durch ein modulierbares Absorberele-
ment moduliert (siehe Abb. 2.9 nach [18]). Da der Giitefaktor Q,.s von der Reflektivitéit
der Resonatorspiegel abhéngt, kann eine Giitemodulation dadurch realisiert werden, dass ein
schaltbarer Absorber vor einen der beiden Resonatorspiegel angebracht wird. Wéhrend die
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Abb. 2.7: Schematischer Aufbau eines Lasers nach [18].
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Abb. 2.8: Schema der an der Laseroszillation beteiligten Energieniveaus
des Nd:YAG-Lasers nach [18, 35].
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Abb. 2.9: Resonatoraufbau fiir Q-Switching-Betrieb nach [18].

Giite des Resonators gering ist, kann die eingestrahlte Pumpenergie eine Besetzungsinver-
sion aufbauen, ohne dass diese durch das Anschwingen der Laseroszillation abgebaut wird
[18]. Dieses Vorgehen ist beim Nd:YAG-Laser moglich, da die Lebensdauer des oberen Laser-
niveaus mit ty, = 230 ps relativ lang ist. Durch Abschalten der Absorption im Resonator
erhoht sich sein Giitefaktor plotzlich und eine Laseroszillation kann anschwingen. Bei diesem
Einschwingvorgang der Laseroszillation entsteht ein intensiver Lichtpuls [18] mit einer Lénge
von iiblicherweise 1 — 10ns und Energien von 40mJ — 1J [35]. Derartige Lichtpulse liefern
geniigend Pulsenergie fiir photoakustische Anwendungen.

Optisch parametrischer Oszillator

Um mit Hilfe der Photoakustik spektrale optische Eigenschaften von Gewebe im Ultraschall-
bild sichtbar zu machen, ist jedoch eine Emissionswellenldnge nicht ausreichend. Daher werden
meist durch Verwendung optisch-nichtlinearer Kristalle Frequenzkonversionen durchgefiihrt,
um neben der Grundwelle bei 1064 nm noch andere Wellenldngen zuginglich zu machen. In
der einfachsten Form werden frequenzverdoppelnde und frequenzverdreifachende Kristalle ein-
gesetzt, um Licht mit einer Wellenldnge von 532nm bzw. 355nm zu erzeugen. Mit deutlich
mehr Aufwand ist es sogar méglich, ganze Wellenldngenbereiche durchzustimmen. Dies wird
mit Hilfe von optisch parametrischen Oszillatoren (Optical Parametric Oscillator, OPO) rea-
lisiert. Optisch parametrische Oszillatoren basieren auf dem optisch-nichtlinearen Effekt der
optisch parametrischen Verstirkung (Optical Parametric Amplifier, OPA) [18]|. Es handelt
sich dabei um einen Drei-Wellen-Mischprozess, an dem eine Pumpwelle mit der Frequenz ws,
eine Signal-Welle mit der Frequenz w; und eine Idler-Welle mit der Frequenz wy beteiligt sind.
Die fiir die Verstirkung der Signal-Welle notwendige Energie wird in diesem Prozess von der
Pumpwelle geliefert. Die Pumpwelle erzeugt zunédchst mit Hilfe der Signal-Welle iiber Wel-
lenmischung die Idler-Welle. Die Idler-Welle mischt ihrerseits wieder mit der Pumpwelle und
man erhilt als Mischprodukt wieder die Signal-Welle [18]. Uber diesen Vorgang kommt es zu
einer Energieumverteilung von der Pumpwelle hin zur Signal-Welle und die Signal-Welle wird
damit verstarkt. Bei einem optischen parametrischen Oszillator befindet sich nun das nichtli-
neare Medium innerhalb eines Resonators (Abb. 2.10). Es wird nur die Pumpwelle eingestrahlt
und durch parametrische Fluoreszenz, d. h. Feldfluktuationen, ergeben sich die beiden anderen
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Einfach resonanter Oszillator
Spiegel Spiegel

Idler-Welle w,
Signal-Welle w,

o . Pumpwelle w,
Nichtlinearer Kristall

Doppelt resonanter Oszillator
Spiegel Spiegel

Idler-Welle w,
Signal-Welle w;

— . Pumpwelle w,
Nichtlinearer Kristall

Abb. 2.10: Prinzip des einfach und doppelt resonanten optischen parame-
trischen Oszillators nach [18].
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Wellen innerhalb des Resonators [37]. Bei optisch parametrischen Oszillatoren unterscheidet
man zwischen einfach und doppelt resonanten Oszillatoren [18]. In einfach resonanten Oszilla-
toren wird nur eine der erzeugten Wellen im Resonator zuriickgekoppelt, im anderen Fall beide
[18]. Der Vorteil des doppelt resonanten Oszillatortyps ist seine niedrigere Schwellpumpleis-
tung, die zum Starten der Oszillation notwendig ist. Man erkauft sich diesen Vorteil durch eine
hohere Empfindlichkeit des optischen Aufbaus [18]. Mit Hilfe eines OPOs lassen sich nicht nur
zwel neue Wellenldngen aus der Pumpwelle erzeugen, er ist sogar iiber einen weiten Bereich
durchstimmbar. Die im Resonator riickgekoppelten Wellen miissen die Modenbedingungen des
Resonators erfiillen und gleichzeitig muss fiir alle drei Wellen Phasenanpassung vorliegen. Im
einfachsten Fall, falls das nichtlineare Medium doppelbrechend ist, reicht eine Orientierungs-
dnderung des nichtlinearen Kristalls aus, um den Oszillator durchzustimmen [37|. Bei den
zuvor genannten Frequenzkonversionsprozessen sollte nicht unerwéhnt bleiben, dass sich, da
es sich um nichtlineare Effekte handelt, stets grofse Konversionsverluste ergeben und sie daher
auch nur fiir sehr intensitétsstarke Lasertypen anwendbar sind.

Halbleiterlaser

Der Aufbau von Halbleiterlasern unterscheidet sich deutlich von Nd:YAG-Lasern. Im Halb-
leiter sind die einzelnen Atome durch seine Kristallgitterstruktur so dicht gepackt, dass die
einzelnen Energieniveaus sich nicht mehr auf atomarer Ebene beschreiben lassen, sondern als
Energieniveaus des Kristalls beschrieben werden miissen [18]. Die Licht-Halbleiter-Wechselwir-
kungen spielen sich iiblicherweise in dem Bereich zwischen zwei bestimmten, durch sehr dicht
beieinander liegende Energieniveaus gebildeten, Energiebédndern ab. Diese beiden Energiebin-
der sind zum einen das niedrigste fiir 7" = 0K unbesetzte Energieband, das Leitungsband
(E'r) und zum anderen das hochste bei dieser Temperatur besetzte Energieband, das Valenz-
band (Ey) [18]. Die Liicke zwischen diesen beiden Energiebéndern wird als Bandliicke mit der
Bandliickenenergie E,; bezeichnet. Durch Einstrahlen eines Photons kann nun beispielsweise
ein Elektron vom Valenzband ins Leitungsband beférdert werden, wenn dieses Photon eine
Energie besitzt, die grofer als die Bandliickenenergie ist. Dadurch erhélt man im Valenzband
einen unbesetzten Zustand der als ,,Loch® bezeichnet wird und einen positiven Ladungstréiger
im Halbleiter darstellt. Ein Photon kann demnach also Elektron-Loch-Paare im Halbleiter er-
zeugen. Nach [18] kann man daher das Verhalten von optischen Halbleiterbauelementen durch
zwei grundlegende Prozesse charakterisieren: Die Photonenabsorption kann zu einer Elektron-
Loch-Paar-Bildung fiihren und die Rekombination eines Elektron-Loch-Paars ermdglicht eine
Photonenemission. Der soeben beschriebene Interbandiibergang ist jedoch nicht der einzige
Wechselwirkungsprozess zwischen Photonen und Halbleitern [18]: Durch Dotieren des Halb-
leiters mit Fremdatomen konnen sogenannte Akzeptor- bzw. Donatorniveaus innerhalb der
Bandliicke entstehen, die ihrerseits mit den Energiebindern Uberginge bilden. Ebenso sind
auch Intrabandiibergéinge moglich, bei denen beispielsweise ein Elektron im Leitungsband
auf ein hoheres Energieniveau innerhalb dieses Bandes wechselt. Die Photonen kénnen auch
Gitterschwingungen (Phononen) oder gebundene Elektron-Loch-Paare (Exzitonen) erzeugen.
Im Folgenden soll das Verhalten von Halbleiterlasern jedoch nur anhand von Interbandiiber-
gidngen beschrieben werden.

Prinzipiell basiert ein Halbleiterlaser auf einem pn-Ubergang, d. h. auf dem Verhalten des
Ubergangs zwischen einem p-dotierten zu einem n-dotierten Halbleiter. Um die fiir den Laser-
prozess notige Besetzungsinversion zu erzielen, miissen die beiden Halbleitertypen dabei nach
[38] entartet dotiert sein. Nach [18] kann das Verhalten eines pn-Ubergangs eines optischen
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Elektronenenergie

Abb. 2.11: Prinzipbild der Energieniveaus und Ladungstrigerkonzentra-
tionen fiir einen p- bzw. n-Halbleiter nach [18].

Halbleitermaterials in drei Schritten beschrieben werden: Zunéchst seien die beiden Halbleiter-
typen (p- bzw. n-) noch rdumlich voneinander getrennt (Abb. 2.11). Im n-Halbleiter befindet
sich eine hohe Konzentration von Elektronen im Leitungsband, das bedeutet, das Ferminiveau
FEr befindet sich, wegen der entarteten Dotierung, im Leitungsband. Hingegen befinden sich
im p-Halbleiter vor allem viele Locher im Valenzband, in dem auch das zugehorige Ferminiveau
zu finden ist. Beim Zusammenfiihren der beiden Halbleitertypen diffundieren Elektronen aus
dem n-Gebiet in das p-Gebiet, wo sie dann mit den dort befindlichen Lochern rekombinieren.
Die Lécher diffundieren in umgekehrter Richtung und rekombinieren mit den Elektronen des
n-Gebiets. Durch diesen Diffusionsprozess verbleiben in der N&he der Grenzschicht nur noch
unbewegliche Akzeptor- bzw. Donatorionen in den jeweiligen Gebieten. Dieser Bereich wird
Sperrschicht genannt. Durch die Ionen wird ein intrinsisches Feld erzeugt, das dem Diffusi-
onsprozess entgegenwirkt. Dieses intrinsische Feld fithrt im Bandschema zu einer, wie in Abb.
2.12 gerzeigten, Bandverbiegung. Im thermischen Gleichgewicht stellt sich dabei ein gemeinsa-
mes Ferminiveau Er ein. Legt man nun eine Spannung von aufen in Durchlassrichtung an, so
bilden sich zwei unterschiedliche quasi-Ferminiveaus fiir das Leitungsband im n-Gebiet Fpy,
bzw. fiir das Valenzband im p-Gebiet Ery aus (Abb. 2.13). Dies fiithrt zu einer Verringerung
des Potentialunterschieds zwischen den Gebieten und es werden bewegliche Ladungstriger in
die Sperrschicht injiziert, die dort rekombinieren kénnen [18|. Findet die Rekombination strah-
lend statt, so spricht man hierbei von Injektionselektrolumineszenz [18]. Auf Grundlage dieser
strahlenden Rekombination von Lochern und Elektronen basiert die stimulierte Emission von
Halbleiterlasern. In dem vorgestellten Beispiel wurde der p-n-Ubergang elektrisch gepumpt,
ein optisches Pumpen ist jedoch auch mdoglich, soll hier aber nicht weiter betrachtet werden,
da die im Rahmen dieser Arbeit verwendeten Halbleiterlaser elektrisch gepumpt wurden.
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Sperrschicht
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Abb. 2.12: Prinzipdarstellung des pn-Ubergangs im thermischen Gleich-
gewicht nach [18].
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Abb. 2.13: Prinzipbild des Bandschemas eines pn-Ubergangs mit einer an-
gelegten Spannung V nach [18|.

Um die optischen Eigenschaften von Halbleitern zu beschreiben wird iiblicherweise eine Dar-
stellung der Energiebinder im Impulsraum (k-Raum) gewihlt. Bei strahlenden Ubergiingen
ist bei dieser Darstellung zu beachten, dass Photonen im Vergleich zu Elektronen und Léchern
nahezu keinen Impuls besitzen [18]. Daher sind fiir Halbleiterlaser auch nur sogenannte direk-
te Halbleiter geeignet. Bei direkten Halbleitern liegt das Leitungsbandminimum im k-Raum
direkt iiber dem Valenzbandmaximum, beim indirekten Halbleiter hingegen ist das Leitungs-
bandminimum gegeniiber dem Valenzbandmaximum verschoben (siche Abb. 2.14). Bei einem
indirekten Halbleiter muss daher bei einer strahlenden Rekombination eines Elektrons aus der
Umgebung des Leitungsbandminimums mit einem Loch aus der Umgebung des Valenzband-
maximums ein zusdtzlicher Impuls beispielsweise durch ein Phonon geliefert werden. Da es
sich bei diesem Prozess um einen Drei-Teilchenprozess handelt, ist er sehr unwahrscheinlich
und daher sind indirekte Halbleiter fiir die Strahlungserzeugung in Halbleiterlasern ungeeignet
[18]. Damit ist das erste Kriterium bei der Auswahl eines geeigneten Halbleiterlasermaterials
festgelegt. Bei der Wahl des Halbleitermaterials ist dariiber hinaus entscheidend, welche Wel-
lenldngen mit dem Halbleiterlaser generiert werden sollen. Abb. 2.15 zeigt die Emissionsspek-
tren einiger in der Optoelektronik gebrduchlicher bindrer und ternérer Halbleitermaterialien
[23].

Hat man nun ein geeignetes Halbleitermaterial ausgewahlt, so steht man vor der Aufgabe,
eine moglichst effiziente Lichtemission mit diesem Material zu erzeugen und eine Resonator-
Riickkopplung zu realisieren. Der Resonator ist bei einem Halbleiterlaser vergleichsweise ein-
fach realisierbar: Der Halbleiterkristall wird iiblicherweise entlang zweier gegeniiberliegender
Kristallebenen gebrochen. Der Brechungsindexunterschied vom Halbleitermaterial zur Luft
und die hohe Giite der Kristallbruchflichen ergeben bereits einen Fabry-Perot-Resonator [18].
Werden hohere Reflektivitdten fiir den Resonator bendtigt, konnen zusdtzliche Reflexionsbe-
schichtungen vorgenommen werden [23].
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Abb. 2.14: Vergleich der Energiebdnder im Impulsraum von direkten und
indirekten Halbleitern nach [23].
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Abb. 2.15: Lichtemissionsbereiche verschiedener Halbleitermaterialien
nach [23].
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Auch wenn der Halbleiterlaser prinzipiell auf dem pn-Ubergang basiert, so ist die Effizi-
enz eines einfachen pn-Ubergang-Halbleiterlasers derart gering, dass ein praktischer Einsatz
nicht moéglich ist. Daher basieren Halbleiterlaser in der Regel auf einem ganz besonderen pn-
Ubergang, der sogenannten Heterostruktur. Als Halbleiter-Hetero-Ubergang wird ein Uber-
gang zwischen unterschiedlichen Halbleitermaterialien, z. B. unterschiedlichen Zusammenset-
zungen von terndren Halbleitern, bezeichnet [36]. Bei geeigneter Wahl der Halbleitermateriali-
en kann eine Doppel-Heterostruktur fiir den pn-Ubergang des Halbleiterlasers aufgebaut wer-
den. Nach [39] wird iiblicherweise eine pin-Doppel-Heterostruktur fiir Halbleiterlaser verwen-
det, bei der zwischen das p- und das n-Gebiet eines einfachen (Homostruktur) pn-Ubergangs
eine intrinsische (also undotierte) Halbleiter-Schicht eines anderen Halbleitermaterials ein-
gefiigt wird (siehe Abb. 2.16). Dabei wird darauf geachtet, dass die Energiebandliicken der
beiden dufseren Schichten grofer als die Energiebandliicke der eingefiigten Schicht sind. Da-
durch entstehen Potentialbarrieren, die die an der Laseroszillation beteiligten Ladungstriger
in einem kleinen Raumbereich einsperren. Auf diese Weise wird eine geringere Stromdichte fiir
den Pumpprozess bendtigt und damit die Effizienz erhéht. Gleichzeitig werden die in dieser
aktiven Zone generierten Photonen nicht in den duferen beiden Schichten absorbiert, da hier
die Bandliicken grofer als die Photonenenergie sind [18]. Ferner wird zusétzlich noch darauf
geachtet, dass die duferen beiden Schichten einen kleineren optischen Brechungsindex als die
mittlere Schicht besitzen. Auf diese Weise entsteht ein Lichtwellenleiter fiir die in der akti-
ven Zone generierten Photonen. Da also auch die Photonen rdumlich begrenzt werden, wird
damit auch die stimulierte Emission effizienter [18]. Es zeigt sich, dass der Effizienzgewinn
um so hoher ist, je kleiner der Bereich der aktiven Zone ist. Reduziert man also die Zwi-
schenschicht des Heteroilibergangs immer weiter, so gelangt man irgendwann in den Bereich,
in dem die Schichtdicke in der Gréfenordnung der De-Broglie-Wellenlénge des thermischen
Elektrons liegt. Fiir diese Schichtdicken werden dann Quanteneffekte relevant und sie werden
daher auch als Quantenschichtstrukturen bezeichnet [18]. Die Potentialbarrieren werden in
diesem Fall zu einem Quantenpotentialtopf (siehe Abb. 2.16). Neben vielen anderen Vorteilen
bieten diese Quantenschichtlaser vor allem einen hohen Leistungsumwandlungsgrad und durch
Verwendung mehrerer Quantenschichten innerhalb eines Lasers (Mehrfachquantenschichtlaser,
y2Multi Quantum Well“) konnen sehr hohe Lichtleistungen erzielt werden [18]. Da jedoch die
Quantenschichten aufgrund ihrer geringen Dicke nach [39] sich nur sehr schlecht als optische
Wellenleiter eignen, wird in heutigen Halbleiterlasern eine sogenannte ,Separate-Confinement
Heterostructure* (SCH) als Schichtstruktur verwendet [39]. In Abb. 2.17 ist diese Struktur
schematisch dargestellt. Hierbei ist die Begrenzung (,confinement”) der Ladungstriger durch
die Quantenschichten gegeben, die in einer groferen Wellenleiterstruktur eingebettet sind.
Auf diese Weise lasst sich die Begrenzung der Ladungstridger und der Photonen unabhéngig
voneinander definieren.

Die ,Separate-Confinement Heterostructure” erlaubt also eine sehr prézise Definition der
vertikalen Begrenzung. Fiir den Aufbau eines Halbleiterlasers wird jedoch auch eine laterale
Begrenzung des Stromflusses sowie des Wellenleiters benotigt. Ist der Stromfluss durch die
geeignete Wahl eines schmalen Kontaktstreifens relativ einfach beeinflussbar, so kann der op-
tische Wellenleiter in lateraler Richtung entweder durch Brechzahldnderungen oder durch den
stromdurchflossenen Bereich (Gewinnfithrung) realisiert werden [40]. Hierbei wird im ersten
Fall die benotigte Brechzahldnderung meist durch Wegétzen des Halbleitermaterials an den
Flanken des Wellenleiters gewihrleistet (,Mesa structure, [40]). Der Brechzahlunterschied
zwischen dem Halbleitermaterial und der Luft reicht fiir die Bildung des Wellenleiters aus. Im
zweiten Fall nutzt man aus, dass durch den Injektionsstrom eine Brechzahlénderung in der

35

Dieses Werk ist copyrightgeschutzt und darf in keiner Form vervielfaltigt werden noch an Dritte weitergegeben werden.
Es gilt nur fir den persénlichen Gebrauch.



2 Grundlagen

E E

Eq2 Egs

n
N4 |_| 2 Ny

Abb. 2.16: Prinzip der Doppelheterostruktur nach [39, 18, 36].
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Abb. 2.17: Schichtstruktur der ,Separate-Confinement Heterostructure®
(SCH) nach [39].
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Abb. 2.18: Der Aufbau eines Breitstreifenlasers nach [40] in ,Mesa“
Struktur.

aktiven Zone (Kramers-Kronig-Relation) hervorgerufen wird, die die Lichtwelle lateral fiithrt
[23]. Bei Breitstreifenlasern (,Broad area laser”), die in Hochleistungshalbleiterlasern Verwen-
dung finden, sind die Wellenleitereigenschaften von ,Mesa structures“ und Gewinnfiihrung
von vergleichbarer Qualitdt [40]. Der typische Aufbau eines gewinngefiihrten Breitstreifen-
lasers ist in Abb. 2.18 dargestellt. Es handelt sich hierbei um einen Kantenemitter, der, wie
der Name schon sagt, das Laserlicht in Richtung des Kontaktstreifens seitlich auskoppelt (die
Lichtauskopplungsseite ist in Abb. 2.18 durch die aktive Zone markiert). Eine andere méogliche
Grundbauform wiren Oberflaichenemitter (Vertical-Cavity Surface-Emitting Laser, VCSEL),
die im Rahmen dieser Arbeit allerdings nicht verwendet wurden. Wie der Name ,Breitstrei-
fenlaser” schon vermuten lisst, ist der obere Kontaktstreifen und somit im Falle des gewinn-
gefiihrten Typs auch der optische Wellenleiter dieses Laserdiodentyps breiter als der anderer
iiblicher Laserdiodenbauformen. Diese Bauform ist nach [40] unter anderem notwendig, da
durch einen breiteren Lichtwellenleiter die Lichtintensitdtsdichte auf den beiden Laserfacetten
(also den Resonatorspiegeln) reduziert und somit deren Zerstorung vorgebeugt werden kann.
Ferner ergibt sich durch den breiteren Wellenleiter zudem ein geringerer Divergenzwinkel des
Laserlichts in lateraler Richtung |[40|. Neben diesen Vorteilen besitzt diese Bauform jedoch den
Nachteil, dass durch die Verbreiterung der aktiven Zone mehrere Transversalmoden ausbrei-
tungsfahig werden, was eine Verschlechterung des Strahlprofils zur Folge hat. Dennoch werden
Hochleistungslaserdioden nach 18] typischerweise als Vielmodenbauelemente realisiert.

Bei den im Rahmen dieser Arbeit verwendeten Hochleistungshalbleiterlasern handelt es sich
einerseits um gestapelte Einzelemitter (,Stacks®) bzw. andererseits um Laserdioden-Barren.
Sowohl die Einzelemitter der Stacks als auch der Laserdioden-Barren basieren typischerwei-
se auf einer speziellen Bauform des Breitstreifenlasers, dem ,Large optical cavity“-Konzept
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(LOC) [40]. Prinzipiell kann in einem Halbleiterlaser in vertikaler Richtung die SCH-Struktur
sehr unterschiedlich, je nach Anwendung des Lasers, realisiert werden. Zur besseren Beschrei-
bung wird in diesem Zusammenhang neben der Quantenschicht (,Quantum well“, QW) und
dem Bereich des optischen Wellenleiters (,Waveguide“, WG) das den Wellenleiter umgebende
Material als ,Cladding” (CL) bezeichnet. In Abb. 2.19 sind die Bandliickenenergien der einzel-
nen Schichtmaterialien iiber dem Ort fiir das LOC-Konzept im Vergleich zu einem Konzept,
das einen minimalen Schwellstrom gewihrleistet, dargestellt [40]. Wie aus Abb. 2.19 zu ent-
nehmen ist, besitzt das LOC-Konzept im Vergleich zum Minimalschwellstrom-Konzept einen
deutlich breiteren Wellenleiter, der jedoch einen kleineren Brechzahlunterschied zum umge-
benden Cladding aufweist. Nach [40] erlauben diese breiteren Wellenleiter eine Reduktion der
Intensitédtsdichtebelastung der Laserfacetten und eine Homogenisierung des Strahlprofils. Zu-
dem bietet die Breite den weiteren Vorteil, dass die optische Welle nur kaum in das Cladding
eindringt. Somit sind zum einen die optischen Verluste so niedrig, dass relativ lange Laser-
resonatoren moglich sind (daher auch der Name dieses Konzeptes) und zum anderen kénnen
die Cladding-Schichten héher dotiert werden, um den Serienwiderstand der Laserdiode zu
senken [40]. Neben diesen strukturellen Konzepten werden dariiber hinaus auch die verwen-
deten Halbleitermaterialien variiert, um beispielsweise in den Quantenschichten mechanische
Verspannungen hervorzurufen, die nach [39] zu einer Nivellierung der effektiven Massen der
beiden Ladungstrigerarten und somit zu einer effizienteren Besetzungsinversion fithren. An-
dererseits kann jedoch das zur Realisierung einer bestimmten Wellenldnge geeignete Halb-
leitermaterial auch zu zusétzlichen Schwierigkeiten fiihren: So ist beispielsweise das Design
von Hochleistungshalbleiterlasern im roten Emissionsbereich nach [40] aufgrund des geringen
Bandliickenunterschieds zwischen dem Quantenschicht- und Wellenleitermaterial (GalnP bzw.
AlGalnP) prinzipiell deutlich herausfordernder als z. B. im Infrarotbereich. Wie in Kapitel 3
anhand des im Rahmen dieser Arbeit vorgestellten Halbleiterlasersystems noch erldutert wird,
sind Einzelemitter im roten Emissionsbereich deshalb weniger effizient als Infrarot-Emitter.
Um die Lichtausgangsleistung dennoch zu steigern, kdnnte man geneigt sein, die Breite des
Breitstreifenlasers noch weiter zu erhéhen. Nach [40] ist dies jedoch nicht unbegrenzt maoglich,
da durch diese Vorgehensweise der Laser zu Instabilitdten neigt und sogenannte ,Hot spots* auf
den Laserfacetten entstehen, die diese beschiidigen. Ublicherweise werden nur Streifenbreiten
kleiner 300 pm verwendet [40]. Eine Lichtleistungserh6hung wird daher durch Kombination
von mehreren Einzelemittern realisiert. Beispielsweise werden bei Laserdiodenbarren mehrere
identische Laserdioden nebeneinander prozessiert, wobei hier darauf geachtet wird, dass die
einzelnen Laserdioden elektrisch gegeneinander isoliert sind. Ferner muss dabei auch eine Art
optisches Ubersprechen, die sogenannten ,Spurious modes®, ebenfalls unterdriickt werden [40].
Ein schematischer Aufbau eines Laserdiodenbarrens ist in Abb. 2.20 dargestellt. Das Verhéltnis
der Summe aller aktiven Zonen der Einzelemitter zur Gesamtfliche des Laserbarrens definiert
die Packungsdichte, die nach [40] typischerweise zwischen 30 % — 80 % liegt. Der Aufbau als
Laserdiodenbarren erlaubt es beispielsweise, trotz der geringeren Effizienz der Einzelemitter,
eine Gesamtpulsleistung des im Rahmen dieser Arbeit verwendeten 650 nm-Barrens von 100 W
bei einer Pulslidnge von 100ns zu erreichen.

Die hier angegebene Lichtpulsdauer von 100ns weist bereits darauf hin, dass neben den
diskutierten Unterschieden zwischen Halbleiter- und Nd:YAG-Lasern die Konzepte zur Licht-
pulserzeugung ebenfalls verschieden sind. Im Gegensatz zum Nd:YAG-Laser findet bei Laserdi-
oden die Pulserzeugung durch Q-Switching iiblicherweise keine Verwendung, da Laserpulse im
Nanosekundenbereich viel leichter durch Einpridgung von Nanosekundenstrompulsen erzeugt
werden kdnnen. Hierbei ist jedoch darauf zu achten, dass die Leitungsldnge vom elektrischen
Pulsgenerator zur Laserdiode in der Regel extrem kurz sein muss.
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Abb. 2.19: Das ,Large optical cavity“-Konzept nach [40].

Abb. 2.20: Der schematische Aufbau eines Laserbarrens nach [40].
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2.8 Schallwandler zur photoakustischen Detektion

Nachdem im vorigen Kapitel die méglichen Lichtquellen zur Generierung des photoakusti-
schen Signals dargestellt wurden, wird nun im Folgenden kurz auf iiblicherweise verwendete
Ultraschalldetektoren zum Empfang der generierten Ultraschallwelle eingegangen.

2.8.1 Schallwandlertypen

Medizinische Ultraschalldetektoren basieren nach [29] in der Regel auf piezoelektrischen Ultra-
schallwandlern (Transducern). Diese Ultraschallwandler nutzen den piezoelektrischen Effekt,
um eine Druckwelle in eine elektrische Spannung zu konvertieren und umgekehrt. Der pie-
zoelektrische Effekt beruht auf einer Asymmetrie der Kristallstruktur von piezoelektrischen
Materialien [29]: Wird auf den Kristall ein mechanischer Druck ausgeiibt, so fithrt dies zu
einer Ladungsverschiebung innerhalb des Kristalls, die von aufen als Spannungsabfall detek-
tiert werden kann. Umgekehrt ist es auch mdglich, eine Spannung von auflen anzulegen und
dadurch eine Deformation des piezoelektrischen Materials hervorzurufen. Daher kénnen die
meisten piezoelektrischen Ultraschallwandler sowohl im Sende- als auch im Empfangsbetrieb
verwendet werden. Nach [29] sind piezoelektrische Materialien {iblicherweise ferroelektrisch:
Oberhalb der Curie-Temperatur ist ihre Kristallstruktur nicht asymmetrisch, erst durch Ab-
kiihlung verzieht sich die Kristallstruktur und es bilden sich asymmetrische Bereiche aus. Um
nun den kompletten Kristall in eine einheitliche asymmetrische Struktur zu bringen, wird
bei der Herstellung piezolelektrischer Ultraschallwandlermaterialien beim Abkiihlvorgang ein
elektrisches Feld von aufien angelegt, das eine einheitliche Polarisierung durchfiihrt. Ubliche
Ultraschallwandlermaterialien sind nach [29] Bariumtitanat, Bleizirkonattitanat (Handelsnah-
me: PZT) und Bleimetaniobat. Auf Grundlage dieser piezoelektrischen Materialien werden
piezoelektrische Keramiken zum Aufbau von Ultraschallwandlern gefertigt. Je nach Form der
Wandlerfldche kann dabei eine bestimmte Richt- oder Empfangscharakteristik erzeugt werden.
Beispielsweise werden konkave Wandlerfldchen fiir fokussierende Sende- und Empfangscharak-
teristika benutzt. In der Medizin werden iiblicherweise keine Einzelelement-Ultraschallwandler,
sondern Kombinationen mehrerer Einzelelementwandler zu sogenannten Ultraschallwandler-
Arrays (meist Zeilenarrays) verwendet, die die gleichzeitige Aufnahme mehrerer Tiefenprofile
und zudem, durch phasenverzigerte Ansteuerung der Einzelelemente, eine einstellbare Fokus-
sierung ermdglichen |29].

Neben diesen klassischen piezoelektrischen Materialien finden in besonderen Anwendungs-
fallen, z. B. bei der technischen Realisierung von Hydrophonen, auch piezoelektrische Hoch-
polymere Verwendung. Ein derartiges Hochpolymer ist Polyvinylidenfluorid (PVDF). Dieses
Material erlaubt die Herstellung von diinnen piezoelektrischen Folien, die deutlich andere Ei-
genschaften als die anderen Ultraschallwandlermaterialien aufweisen [29]. Insbesondere kénnen
bei diesem Material die piezoelektrischen Eigenschaften auf bestimmte Teilbereiche der Fo-
lie begrenzt werden [41|. Der Umstand, dass es sich um Folien handelt, bietet zudem den
Vorteil, dass besonders hohe Resonanzfrequenzen angeregt werden konnen (nach [42] mehr
als 100 MHz). Des Weiteren bietet PVDF eine bessere akustische Impedanzanpassung an Ge-
webe bzw. Wasser als keramische piezoelektrische Materialien [42]|. Dies hat zur Folge, dass
fiir PVDF-basierte Ultraschallwandler auf eine Impedanzanpassungsschicht verzichtet wer-
den kann. Diese Impedanzanpassungsschicht ist iiblicherweise nach [29] eine %—Schicht und

begrenzt somit die Bandbreite des Ultraschallwandlers. Der schematische Aufbau eines Nadel-
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Abb. 2.21: Schematischer Aufbau eines Nadelhydrophons nach [41].

hydrophons nach [41] ist in Abb. 2.21 dargestellt. Es verwendet eine iiber eine Nadel gespannte
PVDEF-Folie, deren eine Elektrode die Nadel selbst und deren zweite Elektrode die von aufsen
aufgedampfte Metallschicht, die an den Aufsenleiter angeschlossen ist, bildet. Zu beachten ist
hierbei, dass nur der Bereich der PVDF-Folie am Nadelkopf piezoelektrisch polarisiert ist. Auf
diese Weise konnen Ultraschallfelder mit sehr hoher Auflésung vermessen werden. Hydropho-
ne eignen sich jedoch nur bedingt fiir photoakustische Messungen mit Halbleiterlasern, da die
kleine Empfangsfliche sie weniger sensitiv macht, obwohl nach [29] die Empfangskonstante
von PVDF deutlich grofser ist als fiir PZT, was die Detektion der {iblicherweise sehr kleinen
photoakustisch generierten Druckamplituden deutlich erschwert. Daher kamen im Rahmen die-
ser Arbeit fast ausschlieflich PZT-basierte Ultraschalltransducer zum Einsatz. Lediglich bei
den Untersuchungen zur Pulsform (siehe Kapitel 4.1) der photoakustisch generierten Signale
wurde von einem Hydrophon Gebrauch gemacht.

Aufer den piezoelektrischen Ultraschallwandlern werden neben kapazitiven Ultraschall-
wandlern nach [29] auch optische Verfahren zur Schalldetektion eingesetzt. Eines dieser opti-
schen Verfahren wird mit grofem Erfolg auch in der Photoakustik zur Gefiafabbildung ver-
wendet [43]. Bei diesem Verfahren wird ein speziell beschichteter Polymerfilm in akustischen
Kontakt mit der Probe gebracht. Dieser Polymerfilm verhélt sich durch seine Beschichtung wie
ein Fabry-Perot-Interferometer. Durch Ausiibung eines Drucks auf die Polymerschicht &ndert
sich der Abstand der beiden Spiegelflichen, was einem Verstimmen der Resonanzwellenléinge
gleich kommt. Dadurch kann nun die Reflektivitéit des Fabry-Perot-Interferometers moduliert
und mit Hilfe eines Ausleselaserstrahls die Druckschwankung detektiert werden [43|. Dieses
Verfahren erlaubt eine Messung in Reflexionsgeometrie, da der Fabry-Perot-Interferometer-
Polymerfilm so gefertigt werden kann, dass er sich transparent fiir die photoakustische Anre-
gungswellenléinge und reflektierend fiir die Auslesewellenldnge verhélt [43|. Je nach Dicke des
Polymerfilms kénnen mit diesem Verfahren Wandlerbandbreiten von 22 — 39 MHz realisiert
werden [44].

2.8.2 Schallwandleriibertragungsfunktion

Wie schon im vorangegangenen Abschnitt angesprochen wurde, wird das generierte photo-
akustische Signal nicht nur durch das Ubertragungsmedium, sondern im {iberwiegenden Mafe
durch die Ubertragungsfunktion des Ultraschallwandlers veréindert. Ist, wie beispielsweise bei
einem kalibrierten Hydrophon, sowohl der spektrale Verlauf des Betrags und der Phase der
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Ubertragungsfunktion H(jw) des Ultraschallwandlers bekannt, so kann mit Hilfe der Fourier-
transformierten des Empfangssignals Y (jw) durch Inversion das Sendesignal X (jw) (innerhalb
der Bandbreite des Ultraschallwandlers) aus der nachfolgenden bekannten Gleichung fiir li-
neare zeitinvariante Systeme bestimmt werden [32]:

Y(jw) = H(jw) - X (jw)

= X(jw) = Y (jw) (2.88)

H{(jw)

In der Regel ist jedoch insbesondere der Phasenverlauf der Empfangsiibertragungsfunktion
des Wandlers unbekannt und dieses Vorgehen daher nicht moglich. Da fiir eine akustische Bild-
gebung jedoch iiblicherweise die Trégerschwingung des akustischen Signals keine relevanten
Informationen beinhaltet (sofern keine Dopplerverschiebungsmessungen durchgefiihrt werden
sollen), sondern lediglich die zeitliche Position des einen Ultraschallpulses im Verhéltnis zu
den iibrigen und dessen Amplitude bendétigt wird, kann dieses Problem auch ohne Kenntnis
des Phasenverlaufs gelost werden. Das Vorgehen entspricht dabei der Herangehensweise von
aus der Nachrichtentechnik bekannten Demodulationsverfahren [32]. Die Ubertragungsfunk-
tion, der in dieser Arbeit verwendeten keramischen Ultraschallwandler, kann ndherungsweise
im Bereich ihrer 6 dB-Bandbreite durch eine um wy frequenzverschobene Gauf-Kurve im Fre-
quenzbereich beschrieben werden (siehe Abb. 2.22). Hierbei wurde beriicksichtigt, dass nur die
Puls-Echo-Ubertragungsfunktion bekannt ist. Unter der Annahme von identischem Sende- und
Empfangsverhalten kann die Wurzel dieser Ubertragungsfunktion als Empfangsiibertragungs-
funktion verwendet werden. Im Zeitbereich entspricht dies einer Gaufs-modulierten Schwin-
gung mit der Frequenz wg. Handelt es sich nun beim Eingangsimpuls um einen kurzen Puls
mit endlicher Pulsdauer 27" und endlicher Hohe p,, so kann nach [32] das resultierende Signal
im Frequenzbereich aufgrund von Gleichung (2.88) als folgendes Produkt mit der Ubertra-
gungsfunktion dargestellt werden:

Y (jw) = H(jw) - pg - 2T - si(wT) (2.89)

Ist die Pulsdauer 27" geniigend kurz, so werden die Nebenkeulen der si-Funktion hinrei-
chend gut unterdriickt, so dass die Impulsantwort als erste Ndherung giiltig bleibt. Aufgrund
der angenommenen Linearitdt des Systems ist die Amplitude des resultierenden Signals pro-
portional zu p,. Die Gauf-modulierte Schwingung der Impulsantwort kann nach [32] dhnlich
wie ein allgemeines amplitudenmoduliertes Signal x(t) mit der Tragerkreisfrequenz 2 und dem
modulierenden Signal &(¢) behandelt werden:

z(t) = A[1 + &(t)] cos(§2) (2.90)
Nach [32] ist das analytische Signal = (¢) zu x(t) durch folgende Gleichung gegeben:

() = A[L+ €))7 (2.91)

Der Betrag des analytischen Signals ergibt schlieflich die Einhiillende des urspriinglichen
Signals x(t). Die Einhiillende kann dann einem Ort im Ultraschallbild als photoakustische Am-
plitude zugeordnet werden. Der Realteil des analytischen Signals x4 (¢) bildet die urspriingliche
Funktion z(t), wihrend der Imaginérteil von x4 (¢) durch die Hilbert-Transformierte von ()
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Abb. 2.22: Gaul-Kurven-Nédherung der Empfangsiibertragungsfunktion
innerhalb der 6dB-Bandbreite eines Olympus C380 3,5MHz-
Ultraschall-Transducers nach [45].

bestimmt wird [32]. Nach [46] erlaubt dieses Demodulationsverfahren eine qualitativ bessere
Bildgebung als eine einfache Gleichrichtung.

Da photoakustische Pulse nach Kapitel 2.2 typischerweise bipolar sind, ist die erreichbare
Abbildungsauflésung abhingig von der Pulsdauer des bipolaren photoakustischen Pulses.

Dieses Kapitel behandelte eine mathematische Beschreibung des photoakustischen Effekts
und eine Beschreibung der optischen und der akustischen Medieneigenschaften. Ferner wur-
den Lichtquellen zur Erzeugung und Ultraschallwandler zur Detektion des photoakustischen
Signals vorgestellt. Es bleibt festzuhalten, dass der photoakustische Effekt im vorliegenden
Fall auf die thermoelastische Expansion zuriickzufiihren ist und die photoakustisch generierte
Druckamplitude durch die verwendete Lichtquelle, die Lichtpulsdauer, die Absorbergeometrie,
die optischen Streu- und Absorptionseigenschaften und durch die akustischen Medieneigen-
schaften beeinflusst wird. Bei der Detektion des photoakustischen Signals ist zusédtzlich die
Ubertragungsfunktion des Ultraschallwandlers zu beriicksichtigen. Diese Zusammenhiinge bil-
den die Grundlage fiir das im Rahmen dieser Arbeit entwickelte photoakustische Messsystem.
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3 Halbleiterlasersystem

Nachdem am Ende des vorigen Kapitels mégliche Realisierungen von photoakustischen Mess-
systemen erdrtert wurden, wird nun das in dieser Arbeit verwendete Halbleiterlasersystem
beziiglich seines Aufbaus und seiner Eigenschaften néher beschrieben.

3.1 Laserdiodentypen

Im Gegensatz zu den iiblicherweise verwendeten Nd:YAG-Lasersystemen, die multi-spektrale
Anregungen in der Regel mit Hilfe von optischen parametrischen Oszillatoren (OPO) ermogli-
chen, werden in multi-spektralen Halbleiterlasersystemen die verschiedenen Emissionswellen-
langen durch die Verwendung unterschiedlicher Halbleiterlaserdioden erzeugt. Wie bereits in
Kapitel 2.7.2 beschrieben, werden die verschiedenen Wellenldngen hierbei durch Verwendung
unterschiedlicher Halbleitermaterialien realisiert. Diese jeweiligen Halbleitermaterialsysteme
weisen jedoch zum derzeitigen Entwicklungsstand sehr unterschiedliche Lichtleistungseffizi-
enzen auf. Generell sinkt die mit einem Einzelemitter erreichbare Impulsleistung bei den in
dieser Arbeit verwendeten Halbleiterlasern mit sinkender Wellenlinge. Um diesen Effekt zu
kompensieren, miissen entsprechend mehr Einzelemitter zu einem Halbleiterlaser kombiniert
werden. Dies hat zur Folge, dass sich die Halbleiterlaser je nach Wellenldnge deutlich in ihrem
Aufbau, im bendtigten Treiberstrom und ihren Strahleigenschaften unterscheiden.

Das hier entwickelte Halbleiterlasersystem beinhaltet vier Halbleiterlasertypen fiir die vier
Wellenldngen 650 nm, 808 nm, 850 nm und 905 nm. Die héchste Pulsleistung ist bei der Wel-
lenlinge 905nm mit einem Stack von drei Einzelemittern erreichbar (905D3S3J08U, Laser
Components). Die vom Hersteller angegebene maximale Pulsleistung fiir 100 ns-Pulse liegt bei
210 W bei einem Laserdiodenstrom von 40 A. Die 850 nm-Laserdioden-Stacks (CVD 197-90-00,
LDI) hingegen erreichen nur 100 W bei einem erlaubten Maximalstrom von 30 A und einem
Stack von fiinf Einzelemittern. Fiir die Wellenldngen 808 nm (JOLD-225-QPFN-1L 808, Jenop-
tik) und 650 nm (Charge: A1262-6-2, 19 Emitter Einzelanfertigung, Ferdinand-Braun-Institut
fiir Hochstfrequenztechnik) sind Barren mit 62 bzw. 19 Einzelemittern notwendig, um entspre-
chend hohe Lichtpulsleistungen zu erzeugen. Hierbei erlaubt der 808 nm-Halbleiterlaserbarren
225 W bei einem Laserdiodenstrom von 230 A und bei einem Laserdiodenstrom von 120 A
emittiert der 650 nm-Laserdiodenbarren eine Lichtpulsleistung von 100 W. Aus diesen Daten
wird bereits deutlich, dass unterschiedliche Halbleiterlaser unterschiedlicher Geh&use bzw. Hal-
terungen bediirfen, die Laserdiodentreiber verschiedene Laserdiodenstrome erzeugen miissen
und die Optiken zur Auskopplung bzw. Einkopplung in eine Faser grundverschieden sind:
Die Laserdioden-Stacks (850nm, 905nm) befinden sich in Standard 9mm- bzw. 5,6 mm-
Gehéusen (die Millimeterangaben beziehen sich bei diesen Bezeichnungen stets auf den Durch-
messer der Grundplatte dieser zylindrischen Geh#usebauform). Sie kénnen ungekiihlt betrie-
ben werden. Die Laserdiodenbarren (808 nm, 650 nm) hingegen sind auf einen CS-Mount (auch
,Conductively cooled Package* oder CCP genannt) gelotet und sollten unter einer staubfreien
Atmosphiére bei 15°C gekiihlt betrieben werden. Um die staubfreie Atmosphére sicherzustel-
len und gleichzeitig ein Kondensieren der Luftfeuchtigkeit auf den Emittern zu verhindern,
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Abb. 3.1: Prinzipschaltbild des Laserdiodenstrom-Treibers nach [47].

wurden diese Halbleiterlaser in ein Gehduse eingebaut, das eine Stickstoffspiilung erlaubt. Die
Auskopplung des Lichts wurde durch ein anti-reflexbeschichtetes Fenster sichergestellt.

3.2 Laserdiodentreiber

Aufgrund der unterschiedlichen benétigten Laserdiodenstréme wurden zwei verschiedene Laser-
diodentreibertypen, der LDP-V-50100 bzw. der LDP-V-240100 der Firma Picolas eingesetzt.
Der LDP-V-50100 erm&glicht Laserdiodenstréome bis zu 50 A, wahrend der LDP-V-240100 bes-
ser fiir die beschriebenen Laserdiodenbarren geeignet ist, da er bis zu 240 A Strom liefert. Die
Erzeugung der Laserdiodenstrompulse erfolgt jedoch in beiden Fillen nach dem gleichen Prin-
zip. Das Prinzipschaltbild ist in Abb. 3.1 dargestellt. Generell erfolgt der Stromfluss durch die
Laserdiode durch eine transistorgesteuerte Kapazititsentladung. Im eigentlichen Sinne handelt
es sich somit nicht um einen Stromtreiber, sondern um einen Spannungstreiber. Ist jedoch das
Verhalten der Laserdiode bekannt, so kann bei geeigneter Wahl der Kapazititsladespannung
(auch interne Spannung genannt) ein definierter Laserdiodenstrom erzeugt werden. Die interne
Spannung kann mit Hilfe eines Potentiometers am Laserdiodenstromtreiber direkt oder softwa-
retechnisch mit Hilfe einer Steuerplatine (PLCS-20, Piggypack Controller, Picolas) vorgegeben
werden. Die Steuerplatine erlaubt auch, eine Kalibrierung mit der angeschlossenen Laserdiode
durchzufithren, um eine Zuordnung von interner Spannung zu resultierendem Laserdioden-
strom zu erhalten. Diese Kalibrierdaten werden dann in der Steuerplatine gespeichert und es
kénnen iiber ein Interface (PLB-20, Picolas) direkt die gewiinschten Laserdiodenstrome ein-
gegeben werden. Da der Kalibriervorgang fiir die hier verwendeten Halbleiterlaser unzuléssige
Betriebszustédnde beinhaltet, konnte er jedoch im vorliegenden Fall nicht durchgefiihrt werden.
Die erforderlichen Spannungs-Strom-Kennlinien wurden daher fiir jede Treiber-Laserdioden-
Kombination von Hand vermessen. Der Laserdiodenstrom konnte dabei mit Hilfe einer vom
Treiber generierten negativen Monitorspannung mit einem Oszilloskop gemessen werden. Mit
Hilfe einer LabView-Computeransteuerung wurde so die Treibersteuerung an die Bediirfnisse
der hier verwendeten Halbleiterlaser angepasst.

Es stellte sich heraus, dass nicht nur jede einzelne Diode, sondern auch die Giite der Laser-
diodenkontaktierung einen grofsen Einfluft auf den generierten Laserdiodenstrompuls aufwies.
Insbesondere die Lange bzw. der Typ der Zuleitung zu den Halbleiterlasern waren hierbei
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Abb. 3.2: Vergleich unterschiedlicher Zuleitungstypen beim Anschluss ei-
nes 650 nm-Testlaserdiodenbarrens. Als Referenz ist zusétzlich das
Verhalten bei einem Kurzschluss dargestellt.

entscheidend, da fiir Strompulse mit einer Pulslinge im Nanosekundenbereich der Einfluss
der parasitiren Leitungskapazitdten und -induktivitdten schon fiir kurze Leitungsléingen re-
levant wird. Daher ist die Zuleitungsldnge so kurz wie mdglich zu halten und ein geeigneter
Zuleitungstyp zu wihlen. Im Fall der beiden Laserdioden im Standard TO-Geh&use wurden
die Halbleiterlaser deshalb direkt an die Laserdiodentreiberkontakte angelotet. Da sich die
hier verwendeten Laserdiodentreiber durch eine grofse Kompaktheit auszeichnen, bedeutet
dies keine Einschrinkung der minimalen Bauweise des Gesamtlasersystems. Die auf einem
CS-Mount bzw. CCP-Mount befindlichen Laserdiodenbarren mussten jedoch mit Hilfe einer
kurzen (ca. 15mm) Leitung an den Laserdiodentreiber angeschlossen werden. In Abb. 3.2 sind
die gemessenen Pulsverformungen der Strompulse je nach Zuleitungstyp (Zweidraht-, Koaxial-,
Streifenleitung) fiir eine Zuleitungsldnge von etwa 40 mm im Vergleich zum Kurzschlussverhal-
ten des Treibers (LDP-V-50100) bei Anschluss eines kurzen Testlaserdiodenbarrens (650 nm)
dargestellt. Die Streifenleitung weist in diesem Fall das beste Verhalten auf.

Die Laserdiodentreiber ermdéglichen im Betrieb mit der Steuerplatine eine minimale Pulslan-
ge von 31ns und im direkten Betrieb ohne diese Platine von bis zu etwa 10ns. Die maximale
Pulswiederholfrequenz betrdgt 1 MHz. Hierbei ist jedoch zu beachten, dass bei hoheren Puls-
wiederholfrequenzen der nutzbare Laserdiodenstrom deutlich reduziert wird. Ferner fiihren
sehr kurze Pulsdauern zu einer Verformung des Laserdiodenstrompulses, wie aus Abb. 3.3 fiir
den Fall des LDP-V-240100 mit angeschlossenem 650 nm-Laserdiodenbarren zu entnehmen ist.
Diese Verformung ist in erster Linie direkt auf das Entladeverhalten der Speicherkapazitit des
Treibers zuriickzufiihren.

Der Zusammenhang zwischen Laserdiodenstrompuls und Laserlichtpuls wurde mit Hilfe des
in Abb. 3.4 gezeigten experimentellen Aufbaus untersucht. Hierbei wurde ein Photodetektor
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Abb. 3.3: Verformung des Laserdiodenstrompulses durch die Entladecha-
rakteristik der Treiberkapazitit fiir den 650 nm-Laserdiodenbarren.

Diode 1 (905 nm)

Diode 2 (850 nm)

Diode 3 (808 nm) 600 pm-

Glasfaser Detektor

Diode 4 (650 nm) (DET210)

Abb. 3.4: Experimenteller Aufbau zur Untersuchung des Zusammenhangs
zwischen Laserdiodenstrompuls und entsprechendem Laserlichtpuls.
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(DET210, Thorlabs) mit einer Anstiegszeit (,rise-time) von 1ns als optischer Detektor be-
nutzt. In Abb. 3.5, Abb. 3.6, Abb. 3.7 und Abb. 3.8 sind jeweils die Treiberstréme und die
resultierenden Laserlichtpulse fiir alle vier Halbleiterlasertypen einander gegeniibergestellt. Es
zeigt sich, dass bei den beiden Laserdioden-Stacks der Laserlichtpuls sehr dhnliches Verhalten
wie sein anregender Laserdiodenstrompuls aufweist, wohingegen die Laserdiodenbarren ein
deutliches Nachleuchten gegeniiber dem gemessenen Strompuls zeigen. Dieses Nachleuchten
wird durch die Zuleitungsinduktivitit der Laserdiodenbarren verursacht. In dieser parasitéren
Serieninduktivitdt der Laserdiodenbarren wird wahrend der Strompulsanstiegsflanke elektri-
sche Energie gespeichert, die dann nach dem Abschalten des Transistors iiber die zum Laser-
diodenbarren parallel geschaltete Freilaufdiode in Abb. 3.1 abgefiihrt wird. Der hiermit ver-
bundene Stromfluss durch den Laserdiodenbarren verursacht das beobachtete Nachleuchten,
kann jedoch in dem stromlos geschalteten Pfad des Strommonitors nicht gemessen werden. Die
Uberschwinger des Strommonitorsignals sind lediglich auf das Schwingverhalten des Strom-
monitornetzwerks zuriickzufiihren, liefern aber keine Information iiber den tatséchlich durch
die Laserdiodenbarren flieenden Strom. Prinzipiell besitzen alle Laserdioden eine derartige
Zuleitungsinduktivitdt. Je nach Gehausetyp bzw. Laserdiodenhalter kann sie unterschiedlich
grofs ausfallen (5,6 mm-Gehause: 5nH [48], CCP-Halter: 2,6 nH [49]). Entscheidend fiir die
Lange der Abfallzeit ist jedoch in erster Linie der Widerstand, iiber den sich die parasitire In-
duktivitit entladen kann. Nach Abb. 3.1 handelt es sich hierbei um die Innenwiderstéinde der
Freilauf- und der Laserdiode. Im Folgenden soll nun der differentielle Widerstand der Laser-
diode als mafigeblich angenommen werden, da die Freilaufdiode aufgrund ihrer schaltungs-
technischen Verwendung einen deutlich kleineren differentiellen Widerstand aufweisen sollte,
um die Laserdiode vor Stromspitzen bewahren zu knnen. Geht man von der stark vereinfach-
ten Naherung aus, dass der Laserdiodeninnenwiderstand Rp wéhrend des Entladevorgangs
konstant bleibt, so ergibt sich die Abfallzeit 7, mit Hilfe der parasitéren Induktivitit L, zu
Ty = 1%- Demnach ist ein grofer Laserdiodeninnenwiderstand von Vorteil. Nach [50] werden
jedoch die einzelnen Laserdioden in einem Laserdioden-Stack iiblicherweise elektrisch in Reihe
geschaltet, wihrend es sich im Fall der Laserdiodenbarren als giinstiger erwiesen hat, eine Pa-
rallelschaltung zu bevorzugen. Aus diesem Grund besitzen Laserdioden-Stacks typischerweise
einen hoheren Widerstand im Betrieb als Laserdiodenbarren, da die Parallelschaltung zu einer
Reduktion des Gesamtwiderstands fithrt. Beispielsweise betrégt der differentielle Widerstand
des 905 nm-Laserdioden-Stacks etwa 0,67 {2 bei einem Laserdiodenstrom von 30 A, widhrend
der 650 nm-Laserdiodenbarren bei einem Strom von 80 A nur einen Widerstand von 0,0315 €2
aufweist. Aufgrund dieses Impedanzunterschieds sind bei den Laserdioden-Stacks im Gegen-
satz zu den Laserdiodenbarren daher keine iiberméfig langen Abfallzeiten zu beobachten.

Dass die fallende Pulsflanke direkt auf den Lastwiderstand der parasitiren Induktivitit zu-
riickzufiihren ist, kann durch das Vorschalten eines Widerstandes vor die Laserdiode demons-
triert werden. In Abb. 3.9 sind die resultierenden Lichtpulse bei gleichem Strom fiir den Fall
des 650 nm-Laserdiodenbarrens mit und ohne einen 1 Q-Vorwiderstand dargestellt. Durch den
Einsatz des Vorwiderstands ergibt sich eine deutlich steilere Abfallflanke. In diesem Betriebs-
zustand wird jedoch eine deutlich héhere Vorspannung fiir die Entladekapazitéit des Treibers
bendtigt. Da der Laserdiodentreiber eine maximale Vorspannung von 100V liefern kann, ist
dies gleichbedeutend mit einer Begrenzung des maximal nutzbaren Laserdiodenstroms. Daher
wére eine schaltungstechnische Verdnderung des Treibers einem Vorwiderstand vorzuziehen,
bei der entweder der dem Transistor vorgeschaltete Widerstand vor den Knotenpunkt mit der
Freilaufdiode vorgezogen oder ein zusétzlicher Widerstand im Freilaufdiodenpfad eingefiigt
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Abb. 3.5: Vergleich des Laserdiodenstrompulses mit dem Verlauf der
Lichtintensitét bei einer Laserpulslénge von 101ns und einer Wel-
lenldnge von 905nm (Stack).
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Abb. 3.6: Vergleich des Laserdiodenstrompulses mit dem Verlauf der
Lichtintensitdt bei einer Laserpulslinge von 101ns und einer Wel-
lenlénge von 850 nm (Stack).
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Abb. 3.7: Vergleich des Laserdiodenstrompulses mit dem Verlauf der
Lichtintensitét bei einer Laserpulslénge von 101ns und einer Wel-
lenldnge von 808 nm (Barren).
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Abb. 3.8: Vergleich des Laserdiodenstrompulses mit dem Verlauf der
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lenldnge von 650 nm (Barren).
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Abb. 3.9: Lichtpulscharakteristik mit und ohne Vorwiderstand im Ver-
gleich zu den Simulationsergebnissen.

wiirde. In beiden Féllen wire jedoch die Schutzwirkung der Freilaufdiode nur noch einge-
schrankt nutzbar. Wie in Kapitel 4.1 gezeigt wird, senkt die langsam fallende Lichtpulsflanke
jedoch lediglich die Amplitude des negativen Teils des bipolaren Photoakustikpulses und hat
daher in den meisten Fillen, da die Auswertung stets die grofere Amplitude des bipolaren
Pulses berticksichtigt, auf das spektroskopische Messergebnis keine Auswirkung.

Um die parasitare Induktivitit zu ermitteln, muss das Verhalten der Treiberschaltung simu-
liert werden, da der Ndherungsansatz, die Laserdiode als ohmschen Widerstand zu betrachten,
zZu ungenau ist, um quantitative Aussagen machen zu konnen. Dies ist bereits aus Abb. 3.9
ersichtlich, da die Abfallflanke keinem exponentiellen Verlauf folgt, wie es bei einem rein ohm-
schen Lastwiderstand der parasitiren Induktivitit der Fall wire. Mit Hilfe der Uberlegung,
dass im Allgemeinen der Widerstand der Diode bei fallendem Diodenstrom abnimmt, gelangt
man zu dem Schluss, dass der exponentielle Abfall der Induktivitéitsentladung zumindest teil-
weise durch den exponentiellen Abfall des Diodenwiderstands kompensiert wird und somit
eher eine Abfallflanke in Geradenform zu erwarten ist. Bei hohen Laserdiodenstrémen, wie in
Abb. 3.7 und Abb. 3.8 gezeigt, ist ein derartiges Verhalten beobachtbar. Zur Simulation wurde
die Software ,LL.Tspice IV* der Firma Linear Technology Corporation verwendet. Die beiden
benutzten Schaltungen sind in Abb. 3.10 und Abb. 3.11 dargestellt. Fiir die Simulation der im
Laserdiodentreiber vorhandenen Freilaufdiode ,ES3D“ wurden die Parameter einer ,ES1D* an-
gepasst. Die hierzu bendétigten Daten wurden von der Firma Picolas bereitgestellt. Ferner war
es erforderlich, zur Reproduktion der gemessenen Anstiegsflanke eine weitere Leitungsinduk-
tivitdt L; innerhalb des Laserdiodentreibers zu modellieren. Die sich aus der Simulation erge-
benden Strompulsverldufe sind in Abb. 3.9 den gemessenen Lichtpulskurven gegeniibergestellt.
Aus der Simulation ergibt sich eine parasitire Induktivitét des 650 nm-Laserdiodenbarrens von
5nH. Beriicksichtigt man, dass der Laserdiodenhalter eine Induktivitit von etwa 2,6nH be-
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Abb. 3.10: LTspice-Simulation der Laserdiodentreiberschaltung in Kom-
bination mit einem 650 nm-Laserdiodenbarren ohne Vorwiderstand.

sitzt und noch die Induktivitit der Streifenleitung hinzukommt, so erscheint dieses Ergebnis
plausibel. Aus Abb. 3.9 ist jedoch zu ersehen, dass der Verlauf der Abfallflanke des gemessenen
Signals in seiner Form von dem simulierten Signal abweicht. Dies ist wohl darauf zuriickzu-
fiihren, dass die Simulation von einer einzelnen Laserdiode und nicht von mehreren parallel
geschalteten Laserdioden ausgeht und somit Arbeitspunktvariationen einzelner Laserdioden
nicht beriicksichtigt werden. Diese Vereinfachung bei der Simulation war erforderlich, da nur
Daten iiber das elektrische Verhalten beziiglich des kompletten Laserdiodenbarrens zur Ver-
fiigung standen.

Es bleibt festzuhalten, dass die Bauformen der einzelnen Halbleiterlaser zu sehr unterschied-
lichen Lichtpulsverldufen fiihren und dies bei Betrachtungen zur photoakustischen Pulsform
(vgl. Kapitel 4.1) beriicksichtigt werden muss.

3.3 Fasertypen

Um die Laserstrahlausrichtung auf die photoakustische Probe zu erleichtern, wurden die
Laseremissionen der einzelnen Halbleiterlaser in ein Glasfaserbiindel eingekoppelt. Im Rah-
men dieser Arbeit standen drei verschiedene Glasfaserbiindel zur Verfiigung: ein Glasfaser-
biindel bestehend aus sechs Einzelfasern mit einem lmm-Kerndurchmesser (6Leg UBI Fibre
Bundle WF1000, LightGuideOptics, Rheinbach), ein sechsarmiges Glasfaserbiindel aus ins-
gesamt 498 200 pm-Einzelfasern (6Leg UB1 Fibre Bundle WF200, LightGuideOptics, Rhein-
bach) und ein achtarmiges Biindel aus 600 pm-Einzelfasern (8Leg UB1 Fibre Bundle WF600,
LightGuideOptics, Rheinbach). Da alle drei Glasfaserbiindel spezifische Eigenschaften und
damit Vor- und Nachteile besitzen, ist je nach Anwendung ein bestimmter Glasfasertyp be-
sonders geeignet. Fiir die Photoakustik mit Halbleiterlasern ist in erster Linie eine hohe Ein-
koppeleffizienz wiinschenswert, um die ohnehin relativ kleinen Pulsenergien nicht noch weiter
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Abb. 3.11: LTspice-Simulation der Laserdiodentreiberschaltung in Kom-
bination mit einem 650nm-Laserdiodenbarren mit Vorwiderstand

(19).

zu reduzieren. Des Weiteren sollte die Faser relativ robust sein, um die Handhabung zu erleich-
tern. Da es in den meisten Fallen bei Verwendung von nur wenigen einzelnen Halbleiterlasern
notwendig ist, den Auskoppelstrahl auf die Probe zu fokussieren, ist eine gute Fokussierbar-
keit unter diesen Umsténden ebenfalls ein Giitekriterium. Zur Fasereinkopplung wurde im Fall
der 905 nm- und der 850 nm-Laserdioden-Stacks ein ,Matched-Pair“-Linsenpaar (C230220P-B,
Thorlabs) und fiir die 650 nm-Laserdiodenbarren eine kundenspezifische Mikro-Optik (BTS-
HOC 150/500 (600 pm), LIMO, Dortmund) eingesetzt. Da fiir die hohe Packungsdichte der
808 nm-Laserdiodenbarren keine geeignete Mikro-Optik-Losung verfiigbar war, wurde ledig-
lich eine Fast-Axis-Kollimation fiir diesen Halbleiterlasertyp durchgefithrt und der Laserstrahl
mit Hilfe einer Kondensorlinse (Spindler und Hoyer, f = 16 mm) in die Faser eingekoppelt.
Naturgeméfs weist eine solche gleichzeitige Einkopplung von mehreren Einzelemittern eines
Laserdiodenbarrens mit einer Standard-Optik deutlich héhere Einkopplungsverluste als eine
Mikro-Optik-Losung auf. Daher wurde das Einkopplungsverhalten dieses Lasertyps bei der
Bestimmung des optimalen Glasfasertyps nicht niher beriicksichtigt, da der grofste Anteil der
Einkopplungsverluste auf die unzureichende Optik zuriickzufiihren war.

Der Aufbau der drei Glasfaserbiindel unterscheidet sich teilweise deutlich: Sowohl beim
lmm- als auch beim 600 pm-Faserbiindel beinhalten die sechs bzw. acht Eingangsarme der
Faser jeweils nur einen Faserkern, wohingegen ein Eingangsarm des 200 pm-Faserbiindels aus
83 miteinander verschmolzenen Einzelfasern aufgebaut ist. Auf diese Weise besitzt ein Fa-
serarm einen Durchmesser von etwa 2mm. Am Faserbiindelausgang sind in allen drei Fillen
die Einzelfasern auf einer Kreisfliche angeordnet und miteinander verklebt. Beim 200pm-
Faserbiindel wurden die Einzelfasern aus unterschiedlichen Faserbiindelarmen am Ausgang
willkiirlich durcheinander angeordnet, um eine gleichméfige Verteilung aller Eingangslaser-
strahlen iiber der Faserausgangsfliche zu ermdglichen. Diese Eigenschaft eignet sich besonders
fiir Anwendungsfille, in denen grofsflichige fiir alle Halbleiterlaser gleichméfige Ausleuchtung-
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en bendtigt werden. Eine Einzelfaser des 200 pm-Faserbiindels besitzt einen Quarzkern von
179 pm Durchmesser, der mit einer weiteren Kernschicht (Gesamtdurchmesser: 186 pm), die
aus mit Fluor dotiertem Quarz besteht und einem Quarzmantel (Gesamtdurchmesser: 200 pm)
verschmolzen ist. Nach Angaben des Herstellers ist die Fluor-Dotierung fiir das Verschmelzen
der Einzelfasern am Faserbiindel-Eingang notwendig. Durch den Verschmelzungsprozess ergibt
sich, dass die Mantelwelle der Faser ebenfalls am Lichttransport beteiligt ist und somit der
effektive Kerndurchmesser einer Einzelfaser bei 200 pm liegt.

Bei allen drei Fasertypen handelt es sich um Multimode-Fasern, daher ist je nach Linge der
Faser eine mehr oder weniger ausgeprigte Laserpulsverbreiterung durch Modendispersion zu
erwarten (vgl. [18]). Aus diesem Grund wurden die optischen Messungen des Lichtpulses aus
Kapitel 3.2 am Ausgang der Faser durchgefiihrt, um das Gesamtsystem zu charakterisieren.
Bei der hier verwendeten Faserldnge von 4 m konnte keine signifikante, auf die Modendispersion
zuriickzufiihrende Laserpulslingenédnderung beobachtet werden.

In Tabelle 3.1 sind die mit den einzelnen Fasertypen erreichten Einkopplungseffizienzen
fiir die bei der Beurteilung beriicksichtigten Wellenléngen aufgefithrt. Zum Vergleich sind
zusatzlich auch die Einkopplungseffizienzen bei 808 nm fiir das 600 pm-Faserbiindel und das
200 pm-Faserbiindel mit eingetragen. Die besten Einkopplungseffizienzen ergeben sich fiir das
lmm-Faserbiindel. Da die 83 Einzelfasern des Faserbiindeleingangs des 200 pm-Faserbiindels
eine aktive Gesamtfliche von etwa 2,6 mm? (zugrunde liegt der effektive Kerndurchmesser der
Einzelfaser) bei einer Fasereintrittsfliche von 3,14 mm? bilden, kénnen auch bei diesem Faser-
typ noch relativ gute Einkoppeleffizienzen realisiert werden. Aus dem Verhiltnis der aktiven
Gesamtfliche zur Fasereintrittsfliche ergibt sich allerdings eine theoretische Obergrenze der
Einkoppeleffizienz von ca. 83 %. Beim 600 pm-Faserbiindel ergeben sich tendenziell schlechtere
Einkopplungseffizienzwerte. Lediglich bei 650 nm ist noch eine relativ hohe Einkopplungseffi-
zienz von 78 % zu verzeichnen.

’ Wellenldnge / nm \ 650 nm \ 850 nm \ 905 nm \ 808 nm ‘
Imm-Faserbiindel 94 % 90 % 93 % -

600 pm-Faserbiindel | 78 % 55 % 60 % 35%
200 pm-Faserbiindel | 57 % 73 % 7% 57 %

Tab. 3.1: Einkopplungseffizienzen der verschiedenen Glasfaserbiindelty-
pen fiir die hier verwendeten Halbleiterlaser.

Unterschiede ergeben sich auch bei der Fokussierbarkeit: Wéhrend der Ausgangsstrahl des
Imm- und des 600 pm-Faserbiindels in etwa auf die Grofe des Faserkerndurchmessers fokus-
siert werden kann, so ist eine Fokussierung im eigentlichen Sinne durch Standardoptiken beim
200 pm-Faserbiindel nicht moglich, da sich stets einzelne Fokuspunkte im Brennpunkt ergeben.
Exemplarisch ist ein derartiges gemessenes Intensitatsprofil fiir den 905 nm-Laserdioden-Stack
in Abb. 3.12 abgebildet.

Die Robustheit der einzelnen Fasern ist ebenfalls nicht einheitlich: Wahrend sowohl das
600 pm-Faserbiindel als auch das 200 pm-Faserbiindel relativ unempfindlich sind, ist beim Um-
gang mit dem Imm-Faserbiindel besondere Vorsicht geboten, da dieser Fasertyp aufgrund sei-
nes grofen Faserkerndurchmessers relativ starr und unbeweglich ist. Daher bricht diese Faser
sehr leicht.

In der Praxis hat sich daher das 600 pm-Faserbiindel am besten bewéhrt, da dieser Fasertyp
einfach zu handhaben und sehr gut zu fokussieren ist. Durch die gute Fokussierbarkeit kann
die schlechtere Fasereinkoppeleffizienz teilweise kompensiert werden.
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905 nm, Fokus, 2 mm-Faser

0.8

o6

0.4

y-Achse /| mm

0.2

Normiertes optisches Signal

[=]

-0.2

1 2 3 4 5 6 7 8 9 10

x-Achse [ mm

Abb. 3.12: Fokusbild des 200 pm-Faserbiindels bei 905nm, abgerastert
mit einem optischen Detektor (DET210, Thorlabs) bei einer Blen-
dengroéfse von 50 pm.

Zur Fokussierung wurden als Auskoppeloptiken fiir das Imm-Faserbiindel eine Kombination
von zwei Achromaten (AC254-035-B-ML und AC254-030-B-ML, Thorlabs), fiir das 200 pm-
Faserbiindel ein Achromat (AC254-030-B-ML, Thorlabs) und fiir das 600 pm-Faserbiindel eine
Kombination aus einem Achromaten (AC127-019-B-ML, Thorlabs) und einer Bikonvexlinse
(LB1450-B, Thorlabs) in den nachfolgenden Experimenten verwendet.

In diesem Kapitel wurde das im Rahmen dieser Arbeit entwickelte Halbleiterlasersystem
vorgestellt und auf die Unterschiede der einzelnen Halbleiterlasertypen niher eingegangen.
Sowohl bei der elektrischen Ansteuerung als auch bei der optischen Fasereinkopplung wurde
kein einheitliches Verhalten beobachtet. So war der Einfluss der parasitiren Zuleitungsinduk-
tivitdt auf die Lichtpulse der Laserdiodenbarren (650 nm bzw. 808 nm) deutlich grofer als auf
die Laserdiodenstacks (850nm bzw. 905nm). Auch die optische Fasereinkopplung erfordert
fiir Laserdiodenbarren eine aufwendigere Mikrooptik-Losung, um annehmbare Einkopplungs-
effizienzen zu erreichen. Als praxistauglichste Faser erwies sich hierbei die 600 pm-Faser.

Auf die Eigenschaften des hier beschriebenen Halbleiterlasersystems bei seiner Verwendung
als photoakustische Lichtquelle wird nun, nach einer kurzen Einordnung in den derzeitigen
Stand der photoakustischen Forschung, im folgenden Kapitel eingegangen.

o6

Dieses Werk ist copyrightgeschutzt und darf in keiner Form vervielfaltigt werden noch an Dritte weitergegeben werden.
Es gilt nur fir den persénlichen Gebrauch.



4 Photoakustik mit Halbleiterlasern

Wie bereits in der Einleitung angesprochen wurde, waren Gasuntersuchungen das erste An-
wendungsgebiet der Photoakustik. Da in diesem Fall akustisch resonante Gaszellen verwendet
werden konnen, ist dieses Messverfahren dufserst sensitiv. Gaskonzentrationsmesser fiir Luft-
verschmutzungsuntersuchungen [51], [52] sind ebenso realisierbar wie die Messung akustischer
Eigenschaften von Gasen [53] bis hin zu Kombinationen mit Gaschromatographen [54]. Auch
hier fanden schon Halbleiterlaserdioden Verwendung, um die Kosten des Messsystems zu redu-
zieren [55]. In der biomedizinischen Anwendung ist die Sensitivitét photoakustischer Messsys-
teme hingegen deutlich geringer, da hier in der Regel keine akustisch resonanten Strukturen
vorhanden sind. Daher ist die Erschliefung der biomedizinischen Photoakustik nach [13]| auch
in erster Linie der Entwicklung von leistungsstarken Groflasersystemen zu verdanken. Mit
Grofilasersystemen sind bereits in Laborexperimenten beeindruckende Photoakustikbilder er-
zeugt worden: So wurde in [56] ein photoakustisches Mikroskop vorgestellt, das in der Lage
ist, einzelne Kapillargefafse in vivo abzubilden. Mit diesem, auf einem Farbstofflaser basieren-
den System, konnten zuséitzlich auch Blutsauerstoffsittigungsmessungen durchgefiithrt werden
[57]. Um auch in groferen Tiefen (bis zu 3,7 mm) hochauflésende photoakustische Bildgebung
betreiben zu konnen, wurde von |58, 44| das bereits in Kapitel 2.8.1 vorgestellte optische Ultra-
schalldetektionsverfahren entwickelt, das nach [59] beziiglich seiner Bandbreite mit iiblichen
Hydrophonen vergleichbar ist. Laufer et al. [43] konnten auf diese Weise hochaufgelste Bilder
von Blutgefifen von M#Ausegehirnen aufnehmen. Kolkman et al. entwickelten einen speziellen
PVDF-Ultraschallwandler mit sehr kleiner Apertur [60] und zeigten, dass auch mit diesem
System Blutgefife in vivo abgebildet [61] und deren Durchmesser [62] bestimmt werden kon-
nen. Ferner wurde mit diesem System auch die Messung der Schallgeschwindigkeit in [63] de-
monstriert. Echtzeit-Bildgebung mit Hilfe eines Standard-Ultraschallsystems konnte ebenfalls
bereits in [64] gezeigt werden. Die Photoakustik konnte auch intravaskuldr Verwendung fin-
den: Sethuraman et al. zeigten in [65], [66, 67| ez vivo, dass Arterienverkalkung photoakustisch
messbar ist. Der Schwerpunkt der photoakustischen Forschung liegt jedoch auf nicht-invasiven
Verfahren. Um die Bildqualitit zu verbessern, werden hierbei hiufig tomographische Ab-
bildungsverfahren eingesetzt, die auch mit Standard-Einzelelement-Ultraschallwandlern z. B.
strukturelle und funktionale Abbildungen von Kleintierhirnen erlauben [68|. Ein zentraler
Forschungsgegenstand stellt ferner die Detektion von Tumoren dar: Esenaliev et al. [69] und
Ermilov et al. [70, 71] fithrten bereits Phantomstudien zur Brustkrebserkennung durch. Da be-
reits in [72| gezeigt wurde, dass sich Nanopartikel als photoakustisches Kontrastmittel eignen,
konnte die Sensitivitéit der Tumordetektion durch ihren Einsatz verbessert werden. Agarwal et
al. demonstrierten in 73] erste Phantomstudien, die die erfolgreiche Verwendung von Goldna-
nopartikeln bei der photoakustischen Detektion von Prostata-Krebszellen dokumentieren. Wie
in |74| gezeigt wurde, eignen sich auch bereits klinisch zugelassene Nanopartikel-Kontrastmittel
als photoakustische Kontrastmittel.

Da jedoch die meisten photoakustischen Kontrastmittel noch keine klinische Zulassung
besitzen, wurde die Sauerstoffsittigung des Blutes als Indiz fiir bosartige Tumore von |75]
vorgeschlagen, um somit das im Ko&rper befindliche Blut als natiirliches Kontrastmittel zu
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4 Photoakustik mit Halbleiterlasern

verwenden. Nach [76] gibt es einen Zusammenhang zwischen der als Angiogenese bekannten
Blutgefiafbildung und dem Wachstum von Tumoren. Dies ist nach [77] darauf zuriickzufiih-
ren, dass Tumorgewebe fiir das Wachstum eine grofse Menge an Nahrstoffen und Sauerstoff
benétigt und der Kérper deshalb mit der Ausbildung einer Vielzahl an Blutgefifen darauf
reagiert. Mitunter kdnnen derartige Blutgefifigebilde auch direkt als Indiz fiir einen Tumor
genutzt werden |[78|. Die durch die Angiogenese gebildeten Blutgefifie, ermoglichen jedoch
nach [77] nur einen relativ langsamen Blutfluss und weisen auch Undichtigkeiten auf. Diese
qualitativen Unterschiede zu anderen Blutgeféfien fithren zu einem unnatiirlich hohen Anteil
an deoxygeniertem Blut (Hypoxie) im Umfeld des Tumors, da das Blut nicht schnell genug
wieder abtransportiert werden kann [77]. Durch die photoakustische Messung der Blutsau-
erstoffsittigung konnte daher schon in klinischen Studien [77] gezeigt werden, dass Tumore
teilweise deutlicher als bei Rontgenreferenzuntersuchungen detektiert werden konnten.

Trotz dieser Fiille an Anwendungsgebieten basieren alle hier vorgestellten photoakustischen
Messsysteme auf Groflasersystemen, d. h. in der Regel auf Nd:YAG-Lasersystemen. Vom Ein-
satz von Halbleiterlasern wurde nur selten berichtet: Kolkman et al. demonstrierten in [79],
dass in vivo Blutgeféfabbildungen mit Laserdioden mdglich sind. Allen et al. stellten in [80, 81|
ein aus mehreren Laserdioden bestehendes Lasersystem fiir die photoakustische Bildgebung
vor und demonstrierten in [82] qualitative in vivo Blutsauerstoffsidttigungsmessungen unter
Zuhilfenahme zweier unterschiedlicher Laserdiodenwellenldngen.

Ziel dieser Arbeit ist es daher, die Eigenschaften von Halbleiterlasern fiir die photoakustische
Bildgebung nutzbar zu machen, um eine kostengiinstige und kompakte Alternative bereitzu-
stellen. Die photoakustische Bildgebung mit Halbleiterlasern gestaltet sich jedoch in einigen
Punkten deutlich schwieriger als bei der Verwendung von Grofilasersystemen. In Tabelle 4.1
sind die jeweiligen Vor- und Nachteile eines Nd: YAG-OPO-Systems und eines Halbleiterlaser-
systems einander gegeniibergestellt. Ein Kernproblem der photoakustischen Bildgebung mit

Eigenschaft H Nd:YAG-OPO ‘ Halbleiterlaser ‘
Pulsenergie mJ-Bereich pnJ-Bereich
(typ.: 20 —40mJ) & (typ.: 10 —20 pJ) &
Wellenldngenbereich multispektral multispektral &
durchstimmbar ®&®
Aufbaugrohe groft © kompakt @
Kosten teuer © kostengiinstig &
Laserpulsdauer kurz (typ.: 5 — 7ns) @ | lang (typ.: 100ns) ©
Laserpulswiederholfrequenz || niedrig (typ.: 15Hz) © | hoch (hier: 1 MHz) &

Tab. 4.1: Gegeniiberstellung der Vor- und Nachteile von Grofilasersyste-
men und Halbleiterlasersystemen.

Halbleiterlasern ist hierbei, die etwa tausendfach kleinere Laserpulsenergie. Ein mogliches
Verfahren, das es ermdoglicht, diesen Nachteil durch die deutlich hoheren Laserpulswieder-
holfrequenzen von Laserdioden zu kompensieren, wird in Kapitel 4.3 vorgestellt. Ferner ist
die Pulsdauer von Halbleiterlasern in der Regel deutlich langer als bei ihren ,Konkurrenten®.
Der Einfluss dieser erhdhten Pulsdauer wird in Kapitel 4.1 ndher untersucht. Trotz dieser
Schwierigkeiten sind spektroskopische Photoakustikmessungen mit Halbleiterlasern méoglich,
wie in Kapitel 4.2 gezeigt wird. Quantitative in vitro Messungen der Blutoxygenierung werden
schliefflich als biomedizinisches Anwendungsbeispiel in Kapitel 5 ndher beleuchtet.
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4.1 Pulslingenvariationsmessungen

Nadel-Hydrophon

Diode 1
(650nm)
Diode 2 600pm-
(905nm) Glasfaser
/ Wasserbecken
geschwarzte
Polystyrol-Folie
Einzelelement-
Ultraschallwandler
Diode 1
(650nm) ' ]))
Diode 2 600um-
(805nm) Glasfaser
/ Wasserbecken
geschwarzte

Polystyrol-Folie

Abb. 4.1: Die fiir die  Pulslingenvariationsmessungen  verwen-
deten  Messaufbauten mit den  beiden  unterschiedlichen
Ultraschalldetektoren.

4.1 Pulslangenvariationsmessungen

Da nach Kapitel 2.8.2 das detektierte photoakustische Signal abhéngig von der Schallwand-
leriibertragungsfunktion ist, wird dieser Einfluss nun an zwei Beispielen in Abhéngigkeit
von der Laserpulsdauer ndher erldutert. Die nachfolgenden Betrachtungen sind ausschlief-
lich qualitativer Natur, da zwar der Betrag der Schallwandleriibertragungsfunktion des Hy-
drophons nicht jedoch sein spektraler Phasenverlauf bekannt ist. Fiir den hier verwende-
ten Einzelelement-Ultraschallwandler ist sogar nur das Produkt aus seiner Sende- und sei-
ner Empfangsiibertragungsfunktion gegeben (ebenfalls ohne Kenntnis des Phasenverlaufs).
Der Einfluss der Schallwandleriibertragungsfunktion wird anhand der in Abb. 4.1 darge-
stellten Messaufbauten demonstriert. Als Schallwandler wurden ein breitbandiges Hydrophon
(Imm kalibriertes Nadelhydrophon, Precision Acoustics, Dorchester, UK) und ein fokussier-
ter Einzelelement-Ultraschallwandler (Olympus Panametrics-C380, Mittenfrequenz: 3,5 MHz,
sphérischer Fokusabstand: 75 mm) verwendet. Das Hydrophon besitzt eine Kalibration beziig-
lich des Betrages seiner Ubertragungsfunktion einschlieRlich eines integrierten Nachverstir-
kers. Die Signale des Einzelelement-Ultraschallwandlers wurden mit einem 54 dB-Verstirker
(Olympus Panametrics NDT 5900PR, Olympus Deutschland GmbH, Hamburg, Hochpass:
1kHz, Tiefpass: 50 MHz, Phase: 180°) verstérkt. Die Signale beider Wandler wurden mit Hil-
fe eines Speicheroszilloskops (LeCroy WaveRunner 104MXs, 1 GHz, 10 GS/s) nach tausend-
facher Mittelung aufgezeichnet. Die Halbleiterlaser wurden mit der minimalen Repetitionsfre-
quenz von 122 Hz betrieben. Der Betrag der Schallwandleriibertragungsfunktion des Hydro-
phons |H grydrophon| ist in Abb. 4.2 dargestellt. Als Probe wurde eine geschwérzte (edding 3000
permanent marker col.001-010, edding International GmbH) Polystyrol-Folie verwendet (um-
funktionierte OptiCell”™). Die Laserpulsdauer wurde im Bereich von 31ns bis 401 ns variiert.
Abb. 4.3 zeigt exemplarisch die mit dem Hydrophon gemessenen photoakustischen Signale von
drei unterschiedlichen Laserpulsléngen bei einer Laserwellenlinge von 905nm. Aus Abb. 4.3
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Abb. 4.2: Betrag der Ubertragungsfunktion |H Hydrophon| des hier verwen-
deten 1lmm-Nadel-Hydrophons (Kalibrierdaten des Herstellers).
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Abb. 4.3: Mit dem Hydrophon detektierte zeitliche photoakustische Si-
gnale fiir unterschiedliche Laserpulslidngen bei einer Laserwellenlénge
von 905 nm.
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Abb. 4.4: Mit dem Hydrophon detektierte zeitliche photoakustische Si-
gnale fiir unterschiedliche Laserpulsldngen bei einer Laserwellenldnge
von 650 nm.

ist ersichtlich, dass erst bei hoheren Laserpulslingen (301 ns) Nachschwinger bei diesem breit-
bandigen Detektor sichtbar werden. Zum Vergleich ist in Abb. 4.4 das analoge Verhalten bei
650 nm dargestellt. Wie aufgrund der deutlich flacheren Abfallflanke der von diesem Halb-
leiterlasertyp generierten Laserpulse (vgl. Abb. 3.8 in Kapitel 3.2) zu erwarten war, ist der
negative Teil des photoakustisch generierten bipolaren Pulses deutlich verbreitert. Da hier
der Einfluss der Schallwandleriibertragungsfunktion ndher beleuchtet werden soll, wird die
Betrachtung durch derartige Effekte verkompliziert, so dass im Folgenden daher nur auf die
Systemantwort von Anregungen bei 905 nm n#her eingegangen wird.

Zunichst soll jedoch an einem idealisierten Modell das 7zu erwartende Betragsspektrum des
photoakustischen Signals simuliert werden: In diesem idealisierten Modell entspricht die Licht-
pulsform einem Rechteckpuls und das daraus resultierende photoakustische Signal entspricht
dann nach Gleichung 2.59 fiir einen kugelférmig angenommenen Absorber bei Bestrahlung
mit langen Laserlichtpulsen der zeitlichen Ableitung dieses Pulses. Auf diese Weise erhilt
man einen bipolaren Puls, der in diesem idealisierten Modell aus zwei Delta-Impulsen gegen-
sitzlicher Polaritdt gebildet wird. Das photoakustische Signal kann also in folgender Form
beschrieben werden:

pL(t) =A- [5(t — tl) — 5(t — tg)] (4.1)

Hierbei entsprechen ¢; und t; den zeitlichen Verschiebungen der Delta-Pulse bezogen auf
einen willkiirlich gewéhlten Zeitnullpunkt. Nach [32] ist die Fouriertransformierte der zeitver-
schobenen Delta-Funktion &(t —to) durch e 7% gegeben, so dass man fiir das photoakustische
Signal im Frequenzbereich Pr(w) den folgenden Zusammenhang erhélt:
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Abb. 4.5: Simuliertes Betragsspektrum des idealisierten photoakustischen
Signals in Abhéngigkeit von der Laserpulsdauer.

Pr(w)=A- [e_j‘“tl — e‘jmz] (4.2)

Durch Betragsbildung erhélt man daraus nach einigen Umformungen [83] das Betragsspek-
trum des photoakustischen Signals zu

|PL(w)| = A-\/2—2-cos(w(ty —t1)) = A- /2 — 2 cos(w(At)) (4.3)

Hier entspricht At = t5 —t; der Pulsdauer des rechteckformigen Lichtpulses. In Abb. 4.5 ist
das Betragsspektrum des photoakustischen Signals | P, (w)] fiir drei unterschiedliche Laserpuls-
ldngen im Frequenzbereich von 0 bis 35 MHz und fiir A = 1 dargestellt. Je nach Lichtpulsdauer
ergibt sich eine Verschiebung der Nullstellen und Maxima des Betragsspektrums. Aus diesem
Grund ist der Einfluss der Schallwandleriibertragungsfunktion auf das Betragsspektrum des
empfangenen photoakustischen Signals je nach Lichtpulslinge unterschiedlich.

Dies ist auch aus den Messdaten ersichtlich: In Abb. 4.6 ist das zu Abb. 4.3 zugehorige gemes-
sene Betragspektrum |Sp 4| dargestellt. Zur Illustration wurde zusitzlich der Betrag der Uber-
tragungsfunktion |H Hydmphon] des Hydrophons mit abgebildet. Wie in der Simulation in Abb.
4.5 sind auch in dem gemessenen Betragsspektrum die ausgepridgten Nullstellen und die fiir
lange Pulslédngen in kiirzeren Frequenzabstinden aufeinander folgenden Maxima zu beobach-
ten. Durch diese Darstellung ist zu erkennen, dass zwar der Verlauf des Betragsspektrums dem
simulierten Betragsspektrum (vgl. Abb. 4.5) sehr dhnelt, der Amplitudenverlauf jedoch der
Filterkurve des Hydrophons folgt. Durch eine weitere spektrale Eingrenzung der Schallwand-
leriibertragungsfunktion durch Verwendung des Einzelelement-Ultraschallwandlers (|Hggw|)
wird dieses Verhalten noch deutlicher (Abb. 4.7). Der Einzelelement-Ultraschallwandler besitzt
einen Durchlassbereich in der Puls-Echo-Ubertragung (6 dB-Bandbreite) von 1,2 — 5,29 MHz.
Unter der Annahme, dass Sende- und Empfangsverhalten identisch sind, ergibt sich damit ein
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Abb. 4.6: Betragsspektrum |Spa| in dB bezogen auf 107°V der in Abb.
4.3 dargestellten zeitlichen Pulsverldufe des photoakustischen Signals
bei einer Anregungswellenléinge von 905nm. Zur Illustration ist zu-
sitzlich das Betragsspektrum der Hydrophoniibertragungsfunktion
| H Hydrophon| in dB mit abgebildet.

entsprechender Durchlassbereich fiir die Empfangsiibertragungsfunktion von 0,93 — 5,7 MHz.
Die Nullstelle im Betragsspektrum fiir eine Laserpulslinge von At = 31ns, die sich laut Si-
mulation (Abb. 4.5) bei etwa 32 MHz befindet, ist durch die Filterung nicht mehr sichtbar
und befindet sich nun scheinbar bei etwa 9 — 10 MHz. Dies ist bereits ein erstes Indiz dafiir,
dass eine korrekte Darstellung der Pulsdauer (und der urspriinglichen Form) des bipolaren
photoakustischen Pulses durch diese Filterung nicht mehr moglich ist. Die Bandbegrenzung
fiihrt damit zu stark modifizierten zeitlichen photoakustischen Signalen, wie in Abb. 4.8 zu
erkennen ist. Durch die Begrenzung im Frequenzbereich erfahren die Einzelpulse des bipolaren
Pulses eine Verbreiterung im Zeitbereich, was bei einem kleinen zeitlichen Abstand zwischen
den beiden Pulsen zu einem Ineinanderlaufen der Pulse fithrt. Durch das Bandpassverhalten
des Ultraschallwandlers ergibt sich zusétzlich dazu noch eine Modulation des zeitlichen Pulses,
welche die Pulsform des bipolaren Pulses zusétzlich modifiziert.

Die Bandbegrenzung hat zwei fiir die photoakustische Bildgebung relevante Auswirkungen:
Sie kann zu einer Verbreiterung der bipolaren photoakustischen Pulse und zu einer Amplitu-
denreduktion des photoakustischen Signals und somit je nach Laserpulsdauer zu einer Ver-
ringerung der Effizienz des Messverfahrens bei Verwendung des gleichen Ultraschallwandlers
fiihren. Beziiglich der Pulslinge des bipolaren Druckpulses, also des Abstandes zwischen dem
positiven und dem negativen Puls, wird bei diesem Experiment angenommen, dass man sich
im Regime pqcorr, >> 1 befindet. Dies bedeutet, dass die ,stress confinement“-Bedingung hier
nicht erfiillt ist. Die ,stress confinement“-Bedingung p,comr, << 1 ergébe bei einer minimalen
Laserpulsdauer von 77, = 31ns und einer angenommenen Schallgeschwindigkeit von Polysty-
rol von 23507 [84] eine relevante geometrische Gréfe von a = ;%a > 72,85 pm. Da davon
auszugehen ist, dass die Edding-Farbschicht nur wenige Mikrometer dick ist und sie somit die
mafgebliche geometrische Grofe darstellt (nach Kapitel 3.3 ist ja der Fokusdurchmesser des
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Abb. 4.7: Betragsspektrum |Sp4| in dB bezogen auf 0,1V der in Abb.
4.8 dargestellten zeitlichen Pulsverldufe des photoakustischen Signals
bei einer Anregungswellenldnge von 905 nm. Zur Illustration ist zu-
satzlich das Betragsspektrum der Einzelelement-Ultraschallwandler-
Ubertragungsfunktion |Hgpw | ebenfalls in dB mit abgebildet.
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Abb. 4.8: Mit dem Einzelelement-Ultraschallwandler detektierte zeitliche
photoakustische Signale fiir unterschiedliche Laserpulsléngen.
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Abb. 4.9: Die bipolare Pulsdauer 7pp in Abhéngigkeit von der Laserpuls-
dauer 77, unter Verwendung des Hydrophons als Ultraschalldetektor.

Laserstrahls &~ 600 pm), kann ausgeschlossen werden, dass in diesem Experiment, die ,stress
confinement“-Bedingung erfiillt ist. Aus diesem Grund miisste nach Kapitel 2.2 die Pulslinge
des bipolaren photoakustischen Pulses mit der Laserpulsdauer identisch sein. Eine Abweichung
der bipolaren Pulsdauer von der Laserpulsdauer ist demnach auf die Bandbegrenzung des Ul-
traschallwandlers zuriickzufiihren. In Abb. 4.9 und Abb. 4.10 ist die bipolare Pulsdauer gp
als Funktion der Laserpulsdauer 77, fiir verschiedene Laserpulslangen zwischen 31 ns und 301 ns
fiir die beiden Schallwandler dargestellt. In beiden Fillen folgt die Pulsdauer des bipolaren
Pulses ab einer bestimmten Pulsdauer der Laserpulsdauer. Es ist jedoch deutlich erkennbar,
dass diese Schwellpulsdauer im Fall des Einzelelement-Ultraschallwandlers mit &~ 151 ns deut-
lich hoher liegt als beim Hydrophon (& 61ns). Dies bedeutet, dass die Auflosung eines pho-
toakustischen Bildgebungssystems nicht allein durch die Laserpulsdauer, sondern auch durch
die Wandlerbandbreite begrenzt wird.

Die zweite Auswirkung auf die photoakustische Bildgebung ist in Abb. 4.11 zu erkennen.
In dieser Abbildung ist der positive Druckpuls des photoakustischen Signals normiert auf die
Laserpulsleistung iiber den betrachteten Laserpulslingen aufgetragen. Man erkennt, dass fiir
beide Ultraschallwandler ab einer bestimmten Laserpulsldnge ein Plateau erreicht wird. Um
moglichst effizient photoakustische Signale zu erzeugen, muss daher die Laserpulsldnge aus dem
Bereich dieses Plateaus gewéhlt werden. Die Standard-Laserpulsldnge der hier verwendeten
Halbleiterlaser befindet sich an der unteren Grenze dieses Bereichs.

Es ist somit erforderlich, die Laserpulsliange der Bandbreite des Ultraschallwandlers anzu-
passen, um das Signal-zu-Rausch-Verhiltnis des detektierten photoakustischen Signals zu op-
timieren. Dabei ist jedoch zu beriicksichtigen, dass eine Laserpulsverlingerung mit einer Auf-
losungsreduktion einhergeht. Der hier vorgestellte 3, 5 MHz-Einzelelement-Ultraschallwandler
wurde in erster Linie wegen seiner hohen Sensitivitdt ausgew#hlt. Nach Abb. 4.11 ldge die
optimale Laserpulslinge damit etwas oberhalb von 151 ns. Da jedoch insbesondere die 905 nm-
Laserdioden-Stacks bei Betrieb bei einer Pulsdauer oberhalb von 101 ns bereits deutliche Al-
terungserscheinungen zeigen, wurden die nachfolgenden Experimente bei einer Laserpulslidnge
von 101 ns durchgefiihrt.
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Abb. 4.10: Die bipolare Pulsdauer 7gp in Abhéngigkeit von der Laserpuls-
dauer 77, unter Verwendung des Einzelelement-Ultraschallwandlers
als Ultraschalldetektor.

4.2 Multispektralmessung

Der wichtigste Vorteil der photoakustischen gegeniiber der klassischen Ultraschallbildgebung
ist, wie schon erwihnt, die Darstellung optischer Spektralinformationen im Photoakustikbild.
Daher ist als erstes zu priifen, ob spektral sensitive Messungen auch mit Halbleiterlasern mog-
lich sind. Dafiir wurde der in Abb. 4.12 gezeigte experimentelle Aufbau verwendet [85]. Es
handelt sich hierbei um einen Aufbau in Reflexionsgeometrie, das heifst, dass sich der anre-
gende Laserstrahl und der detektierende Ultraschallwandler beide beziiglich der Probe auf der
gleichen Seite befinden (siehe auch Abb. 4.12). Als Laserlichtquelle wurden jeweils ein 905 nm-
Laserdioden-Stack bzw. zwei 850 nm-Laserdioden-Stacks benutzt, um &hnliche Lichtenergien
in beiden Fillen zu erhalten. Alle drei Laserdioden-Stacks wurden in die 1 mm-Glasfaser einge-
koppelt. Der ausgekoppelte Laserstrahl wurde auf die Probe in einem Wasserbecken fokussiert.
Im Fokus ergab sich fiir die 905 nm-Laserdiode eine Pulsenergie von 8,35 pJ und eine Gesamt-
pulsenergie fiir die beiden 850 nm-Laserdioden-Stacks von 6,45 pJ bei jeweils einer Laserpuls-
dauer von 100ns und einer Laserpulswiederholfrequenz von 1kHz. Als Ultraschalldetektor
wurde ein fokussierter Einzelelement-Ultraschallwandler (Olympus Panametrics-NDT-V322-
SU, Mittenfrequenz: 10 MHz, Fokusliange: 75 mm) benutzt. Das empfangene photoakustische
Signal wurde zunéchst mit Hilfe eines 54 dB-Verstéarkers (Olympus Panametrics NDT 5900PR,
Olympus Deutschland GmbH, Hamburg) verstirkt und dann mit einer A/D-Wandlerkarte
(Gage CompuScope 14100C) nach eintausendfacher Mittelung in einem Computer aufgezeich-
net. Als Probe wurden zwei verschiedene Farbstoffe (Farbstoff 1: SDA8700, H. W. Sands
Corp., 0,0004 g/ml in Ethanol, Farbstoff 2: SDA1910, H. W. Sands Corp., 0,0002 g/ml in
Ethanol) mit Absorptionsmaxima bei 843nm (Farbstoff 1, Herstellerangabe) und bei 910 nm
(Farbstoff 2, Herstellerangabe) verwendet. Um diese beiden Farbstoffproben fiir den Einsatz

66

Dieses Werk ist copyrightgeschutzt und darf in keiner Form vervielfaltigt werden noch an Dritte weitergegeben werden.
Es gilt nur fir den persénlichen Gebrauch.



4.2 Multispektralmessung

02 T

© Einzelelement-Ultraschallwandler

{ o
0.18+ Hydioghan

g / willk. Einh.

0.16F 8

-]
o

0.14- o o g

0.12} .

01+ o §

Pulses / L

0.08+ _

L-c-; .
8
o

=)
2
o

o
o
L35

==

50 100 150 200 250 300 350

Maximalamplitude des

Abb. 4.11: Positive Druckamplitude des bipolaren Pulses normiert auf die
Lichtpulsleistung fiir die beiden betrachteten Ultraschallwandlerty-
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Abb. 4.12: Der Messaufbau der Multispektralmessung in
Reflexionsgeometrie.
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Abb. 4.13: Verlauf der auf die Laserenergie normierten Maximalampli-
tude des photoakustischen Signals bei lateraler Verschiebung des
Probenhalters.

im Wasser zu stabilisieren, wurden sie mit Klarlack vermischt auf Glasobjekttrager aufge-
tragen. Die beiden so entstandenen Glasfarbstoffpléttchen wurden dann auf einen beziiglich
des Laserstrahls um 45° geneigten Probenhalter nebeneinander angeordnet. Da sowohl der
Einzelelement-Ultraschallwandler als auch der Laserstrahl nur einen kleinen Fokusbereich
besitzen, war es notig, den Probenhalter mittels eines computergesteuerten Positioniersys-
tems (Universal-Positioniersteuerung PS90, 3x Prézisions-Lineartisch LTM60, OWIS GmbH,
Staufen) zu verfahren. In Abb. 4.13 ist das sich dadurch ergebende horizontale Scan-Bild
dargestellt. Das photoakustische Signal wurde jeweils auf die entsprechende Laserpulsenergie
normiert und zur Illustration sind in Abb. 4.13 den Bereichen im photoakustischen Bild die
jeweiligen Farbstoffe zugeordnet. Offensichtlich erzeugt der Farbstoff 2 fiir beide Wellenléngen
ein deutlich hoheres photoakustisches Signal als Farbstoff 1. Es ist jedoch auch zu erkennen,
dass beide Farbstoffe sich wellenldngenselektiv verhalten. Aus diesem Grund ldsst sich im
photoakustischen Bild ein optischer Kontrast sichtbar machen, wie in Abb. 4.14 anhand der
durchgefiihrten Messung verdeutlicht wird.

4.3 Kodierung

Da die Pulsenergie von Halbleiterlasern etwa um einen Faktor 1000 geringer ist als die Puls-
energie liblicherweise verwendeter Nd: YAG-Laser-Systeme, ist bei allen photoakustischen Mes-
sungen zur Detektion des empfangenen Signals in der Regel eine grofie Anzahl von Mittelun-
gen notwendig. Um dennoch die Aufnahmedauer gering zu halten, miisste eine grofsere Puls-
Repetitionsrate verwendet werden. Vorteilhafterweise konnen mit Halbleiterlasern deutlich
hohere Repetitionsraten erzielt werden (MHz-Bereich) als mit Nd:YAG-basierten Lasersyste-
men (typisch: 10 — 15 Hz, maximal: kHz-Bereich). Daher liegt es nahe, diesen Vorteil nutzen
zu wollen. Leider kénnen jedoch nicht beliebig viele Laserpulse pro Zeitintervall gesendet wer-
den. Nach jedem Laserpuls muss erst eine Zeit 75 vor dem Senden des néchsten Laserpulses
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Abb. 4.14: Photoakustisch generiertes Differenz-Bild der Probe bei latera-
ler Verschiebung des Probenhalters. Die photoakustisch generierten
Signale wurden hierbei zunéchst auf die jeweilige Lichtpulsenergie
normiert und der Betrag des analytischen Signals gebildet. Die so er-
mittelten Werte fiir 850 nm wurden dann von den Werten fiir 905 nm
abgezogen.
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4 Photoakustik mit Halbleiterlasern

abgewartet werden, um dem akustischen Puls aus der grofsten betrachteten Aufnahmetiefe die
Moéglichkeit zu geben, den Ultraschalldetektor zu erreichen. Diese Pause 7 entspricht also der
Schalllaufzeit (,time-of-flight“) des in der maximalen Tiefe z,, generierten photoakustischen
Ultraschallpulses:

z
=" (4.4)
€o
Wird diese Wartezeit nicht eingehalten, so konnen die empfangenen photoakustischen Ultra-
schallpulse nicht mehr eindeutig einer Tiefe zugeordnet werden, was eine Bildgebung unmdéglich
macht.

4.3.1 Golay-Codes

Ein Weg, diese Einschréankung zu umgehen, um dennoch mehrere Laserpulse innerhalb des
Zeitraums 7 senden zu kdnnen, ist die Verwendung von speziellen Laserpulsfolgen, sogenann-
ten Codes [86]. Ein Code-Typ, der fiir diesen Anwendungsfall geeignet ist, ist als Golay-Code
bekannt [87, 88]. Ein Golay-Code besteht aus zwei Code-Sequenzen A(k) und B(k), die jeweils
aus einer Folge von Elementen aus der Menge {—1;1} bestehen und die folgenden Eigenschaf-
ten besitzen [88]:

A(k) = ap, a € {~1,1} (4.5)
B(k) =by, b€ {—1, 1} (4.6)
A(K) % A(—k) + B(k) % B(—k) = 2N4(k) (4.7)

Hierbei beschreibt ,+“ den Faltungsoperator. Die Gleichung (4.7) wird nach [89] als kom-
plementire Eigenschaft bezeichnet. Codes, die diese Eigenschaft besitzen, sind daher auch
als komplementire Sequenzen bekannt. Die beiden hier beschriebenen Golay-Code-Sequenzen
sind ein Spezialfall dieses Sequenztyps. Lange Golay-Sequenzen kénnen rekursiv aus einem
Golay-Paar mit einer Sequenzlinge von 2 nach [88] durch den folgenden Algorithmus erzeugt
werden: Man startet mit einem Golay-Paar

A=[11] (4.8)
B=1[1,-1] (4.9)

und erzeugt daraus ein neues Golay-Paar A, und By, mit der doppelten Sequenzlinge
durch:

Apew = [AB] = [1,1,1, —1] (4.10)
Bpew = |[A(—B)] = [1,1, -1,1] (4.11)

Mit diesem Algorithmus erhilt man folglich aus einer Startsequenz der Linge 2 nur Code-
langen N = 29 mit g = 1...n. Die Anwendungsidee von Gleichung (4.7) besteht darin, dass
nacheinander zwei Laserpulsfolgen A(k) und B(k) auf die Probe gegeben werden und die re-
sultierenden Pulsfolgen A(k)xhpa(k) und B(k)*hpa(k) gemessen werden. Hierbei beschreibt
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hpa(k) die Impulsantwort des photoakustischen Systems. Durch Faltung mit den aus A(k)
und B(k) bekannten Sequenzen A(—k) und B(—k) erhélt man dann mit Gleichung (4.7)

A(k)«hpa(k) * A(=k) + B(k) * hpa(k) * B(—k) = 2N§(k) « hpa(k)
=2Nhpa(k) (4.12)

Das bedeutet, dass man mit Hilfe dieses Codes die Impulsantwort hpa des Systems (der
Probe) rekonstruieren kann. Der soeben beschriebene Fall ist natiirlich stark idealisiert. In
der Realitét wiren die gemessenen Signale mit Rauschen iiberlagert. Des Weiteren ist es auch
nicht moglich, negative Lichtpulse zu erzeugen, wie es im Falle dieser bipolaren Golay-Codes
erforderlich wére. Aus diesem Grund miissen fiir die photoakustische Anwendung die bipolaren
Golay-Codes A(k) und B(k) zunéchst in einen Satz von unipolaren Golay-Codes A, (k), A (k),
By (k) und By, (k) analog zu [87] umgeformt werden:

Ap(k) = A(k;H (4.13)
An(k) = _A(’;)“ (4.14)
By(k) = B(k;“ (4.15)
By(k) = BU;)H (4.16)

Es ergeben sich damit also vier Code-Sequenzen, die jeweils nur aus Elementen der Menge
{0,1} bestehen und somit fiir das Senden von Laserpulsen geeignet sind. Diese vier Code-
Sequenzen werden als unipolare Golay-Codes bezeichnet. Eine ,,0“ entspricht hierbei einem
nicht gesendeten Laserpuls und eine 1 einem gesendeten Laserpuls. Auf diese Weise ent-
spricht einer Code-Sequenz eine Laserpulsabfolge mit Laserpulsen im dquidistanten zeitlichen
Abstand von 7. Bei der Anwendung der unipolaren Golay-Codes werden die vier Sequenzen
gesendet und die entsprechenden empfangenen Sequenzen fiir eine Weiterverarbeitung zwi-
schengespeichert. Nach dem Senden jeder einzelnen Sequenz muss eine zeitliche Pause von 7
abgewartet werden, ehe die nichste Sequenz gesendet werden kann, um Mehrdeutigkeiten be-
ziiglich der Tiefeninformation zu vermeiden. Aus dieser Vorgehensweise ist schon zu erkennen,
dass durch die Kodierung ein hiufigeres Senden von Laserpulsen innerhalb eines Zeitraums 7z,
erfolgen kann. Jedoch bietet dieses Verfahren nur unter bestimmten Voraussetzungen Vorteile
gegeniiber dem Mittelungsansatz. Der Signalfluss-Graph des unipolaren Kodierungsverfahrens
ist in Abb. 4.15 dargestellt. Demnach ergeben sich die empfangenen Code-Sequenzen A, (k)
und B,.(k) in bipolarer Form zu

Ar(k) = (Ap(k) x hpa(k) + n1(k)) — (An(k) * hpa(k) + n2(k)) (4.17)
By (k) = (Bp(k) x hpa(k) + n3(k)) — (Bu(k) * hpa(k) + na(k)) (4.18)

mit den Rauschtermen n; mit ¢ = 1...4, die stochastisch unabhéngiges weifses Rauschen
modellieren. Mit Hilfe der Gleichungen (4.13)-(4.16) ergibt sich daraus das resultierende Signal

y(k) zu:
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Abb. 4.15: Signalflussgraph der unipolaren Golay-Kodierung nach [87].

y(k) = Ar(k) x A(=k) + By (k) * B(=Fk)

= [(Ap(k) x hpa(k) +n1(k)) — (An(k) * hpa(k) + na(k))] * A(=F)
+ [(Bp(k) * hpa(k) +n3(k)) — (Bn(k) * hpa(k) + na(k))] « B(—k)

= (A(k) * hpa(k) + ni(k) —na(k)) * A(—k)
+ (B(k) x hpa(k) + n3(k) — na(k)) * B(—k)

=2Nhpa(k) +ni(k) x A(—k) — na(k) x A(—k)
+ ng(k) x B(—k) — na(k) * B(—k)

=2Nhpa(k) + R(k)

= 2Nhpa(k)

(4.19)

Damit ist dann hpa (k) die mit diesem Verfahren geschiitzte Impulsantwort, die neben der
wirklichen Impulsantwort des photoakustischen Systems hpa(k) auch den Rauschterm R(k)
beinhaltet. Der Faltungsterm n;(k) * A(—k) mit i = {1;2} (bzw. n;(k)* B(—k) mit i = {3;4})

kann folgendermafen umgeformt werden [90]:
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ni(k) = A(=k) = > A(=m) - ni(k —m)

= Z Ay - ni(k —m)
Net

= dp ik —m), (dn=a_m) (4.20)
m=0 . )

=dp nl(k) + Z 7:: . nl(k — m) (4.21)

m=1
= do [Xi(k)] (4.22)

Bei der Zufallsvariablen X;(k) aus Gleichung (4.22) handelt es sich nach [90] um transversal
gefiltertes diskretes weikes Rauschen. Dieser Prozess ist als Moving-Average-Prozess (MA-
Prozess) bekannt. Die Kovarianzfunktion cx, x,(m) dieses MA-Prozesses ergibt sich nach [90]
AL

N717|m|d+| |d
m|=q
0'2 Z ng |m|:0,1,,N—1

ng

cx,x,(m) = = (4.23)

0 sonst

2
Da nach [90] fiir die Varianz Var{X;} = 03(1_ = cx,x,(0) gilt, erhélt man, weil (%) =1
gilt:

N—-1 2
d
2 2 q
O-XZ' = 0-717; <d0

Da nun die Varianz nach [91] mit Hilfe des Erwartungswertoperators E definiert ist als

(4.24)

ok, = E{(Xi(k) — E{Xi(k)})*} , (4.25)

erhdlt man unter Beriicksichtigung, dass sich der Erwartungswertoperator linear verhilt

[90]:
Var{doX;} = E{(doX;(k) — E{doX;(k)})*}
= dRE{(Xi(k) — E{X;(k)})*}
= dZVar{X,}
= Var{X;}, (da d3 =1)
= No?, (4.26)
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4 Photoakustik mit Halbleiterlasern

Die Leistung des Rauschanteils entspricht nach [90] der Gesamtvarianz o3, = E{R?(k)} =
4No?, wobei hierbei 072” = o fiir alle i = 1...4 angenommen wurde. Der erwartete quadrati-
sche Fehler M SEyge (mean square error (MSE)) eines unipolaren Golay-Codes ist nach [90]

dann definiert als:

MSEygc =E (BPA(k) — hPA>2}

(5]

_o (4.27)

Mit der Zeitdifferenz 77, zwischen dem Beginn zweier aufeinanderfolgender Laserpulse be-
notigt das Senden von den vier unipolaren Golay-Codes der Linge N mit einer Wartezeit von
7 nach jeder Code-Sequenz die Zeit Tygo mit

Tvge =4((N — 1)1, + 75) (4.28)

Um nun das Mittelungsverfahren mit dem Kodierverfahren vergleichen zu kénnen, ist nun
zu ermitteln, welcher mittlere quadratische Fehler bei Anwendung des Mittelungsverfahrens
im gleichen Zeitraum Tyge auftritt. Das Verhdltnis vom mittleren quadratischen Fehler des
Kodierverfahrens M SFEygc zum mittleren quadratischen Fehler des Mittelungsverfahrens
MSEq,q soll als Kodiergewinn (coding gain) bezeichnet werden. Die Darstellung des Ko-
diergewinns in dB beschreibt dann, inwieweit sich das Signal-zu-Rausch-Verhéltnis durch die
Kodierung gegeniiber einfacher Mittelung verbessert. Nach [90] ist der Mittelwert der Elemente
einer Stichprobe der Zufallsvariablen X definiert als:

L X
X= Z X; (4.29)
i=1
Mit Hilfe der Varianz 0% von X kann dann die Varianz von X ermittelt werden [90]:

0.2

Var{X} = WX (4.30)

Beim Mittelungsverfahren ergibt sich das Ausgangssignal fiir einen Durchlauf y(k) zu:

y(k) = hpa(k) = o(k) + n(k) (4.31)

Da z(k) in diesem Fall stets einem positiven Puls entspricht, kann also mit xz(k) = d(k)
auch geschrieben werden [90]:
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4.3 Kodierung

y(k) = hpa(k) = 6(k) + n(k)
= hpa(k) + n(k)
— hpalk) (4.32)

Damit ergibt sich fiir den quadratischen Fehler der Impulsantwort des Mittelungsansatzes
MSFEgqyq bei einer Anzahl an Mittelungen von Ng,, der folgende Zusammenhang:

MSEqy = E{(hpa(k ?

) —
= E{(n(k))"}
— B{(7(k) — E{m(K))?} , mit B{E(k)} = 0
= Var{n(k)}

0.2

_ 4.33
Nows (4.33)

hpa(k))”}

Die Anzahl der méglichen Mittelungen Ny, im Zeitraum Tyge erhdlt man, wenn man die
Wartezeit 75 nach jedem Durchlauf beriicksichtigt:

T
Ngyg = 25€ (4.34)
TE
o2
= MSE;,, = 4.35
AN -1 1) (4.35)
Als Kodiergewinn in Leistungspegeldarstellung erhélt man damit dann:
MSEq,
G =10-1 R——
UGC 0810 < MS EUGC>
N
=10-1 4.36
N
=10-1 4.37
0810 (4((1\7 et 1)) (437)

Wie aus Gleichung (4.37) zu erkennen ist, hingt der Kodiergewinn also direkt von der
Codeldnge N und indirekt iiber 77, von der Pulswiederholrate ab. Eine hohe Pulswiederholrate
gepaart mit einer grofsen Codelénge ist daher wiinschenswert.

4.3.2 Experimentelle Verifikation der Golay-Codes

Um die Anwendbarkeit von Golay-Codes in der halbleiterbasierten photoakustischen Bildge-
bung zu demonstrieren, wurde der in Abb. 4.16 dargestellte experimentelle Aufbau in Reflexi-
onsgeometrie verwendet [92]. Als Laserquelle wurde hierbei nur eine Freistrahlanordnung mit
dem 808 nm-Laserdiodenbarren benutzt. Dieser Laserdiodentyp wurde ausgewihlt, da es sich
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4 Photoakustik mit Halbleiterlasern

hierbei um einen quasi-CW-Halbleiterlaser handelt und er deshalb mit 10 % den hochsten er-
laubten Duty-Cycle (Tastverhéltnis, Quotient aus Pulsdauer zu Pulswiederholrate) aller hier
betrachteten Laserdiodentypen besitzt. Ein hohes Tastverhiltnis ermdglicht eine hohere Puls-
repetitionsfrequenz bei gleicher Pulsdauer. Der Halbleiterlaser wurde mit einer Pulsdauer von
30ns bei Pulswiederholfrequenzen zwischen 20kHz und 1 MHz betrieben. Insbesondere bei
einer Pulswiederholfrequenz von 1 MHz wird bereits der Grenzbereich des verwendeten Laser-
diodentreibers erreicht. Daher sind die in diesem Bereich erzeugbaren Laserpulsleistungen
relativ gering. Aus diesem Grund wurde ein Freistrahlaufbau in Kombination mit einer ge-
schwirzten Kupferplatte als Probe verwendet. Der Freistrahlaufbau vermeidet die bei die-
sem Laserdiodentyp auftretenden hohen Fasereinkopplungsverluste (siehe Kapitel 3.3) und
geschwiérzte Kupferplatten hatten sich in der Vergangenheit als photoakustische Proben mit
besonders hoher Konversionseffizienz herausgestellt.

Bei der Freistrahlanordnung wird der vom 808 nm-Laserdiodenbarren emittierte Laserstrahl
(mit Fast-axis-collimation) mit Hilfe einer bikonvexen Linse (Thorlabs LB1630-B) auf ei-
ne etwa 3mm x 9mm grofe Linie innerhalb des Wasserbeckens fokussiert. Die generier-
te Ultraschallwelle wurde mit Hilfe eines Ultraschall-Arrays (L14-5/38, Ultrasonix Medical
Corp., Richmond, BC, Canada, 128 Elemente, -6 dB relative Bandbreite: 70 %, Mittenfrequenz:
7,2 MHz, Arraybreite: 38 mm, Elementabstand: 0, 3mm) in einer Entfernung von 50 mm detek-
tiert und durch ein modifiziertes klinisches Ultraschallsystem (Sonix RP, Ultrasonix Medical
Corp.) ausgelesen. Mit diesem modifizierten Ultraschallsystem konnten die Einzelkanaldaten
nur sequenziell aufgenommen werden, was allerdings durch eine Modifikation der Hard- und
Software des Geréts zu beheben wére. In dem durchgefiithrten Experiment mussten daher alle
Einzelkanaldaten einzeln hintereinander aufgenommen werden, d. h. es wurden 128 Durch-
ldufe fiir ein vollsténdiges Ultraschallbild benétigt. Zur Aufnahme wurden zwei miteinander
synchronisierte Trigger-Signale (Trigger 1 und Trigger 2) benutzt, die mit Hilfe eines Pulsse-
quenzgenerators (PulseBlasterESR-PRO-PCI™™ | Acquitek, Massy, Frankreich) erzeugt wur-
den. Trigger 1 wurde benutzt, um die Aufnahme jeweils eines Ultraschallwandler-Einzelkanals
zu starten, wahrend Trigger 2 die Code-Sequenzen fiir die Laserpulse realisierte. Die so er-
mittelten Daten wurden dann auf einem PC gespeichert, wo sie bandpassgefiltert (-6 dB-
Bandbreite: 2 bis 8 MHz), dekodiert (Gleichung (4.19)) und mit Hilfe eines delay-and-sum-
Strahlformungs-Algorithmus als Bild rekonstruiert wurden. Fiir die Rekonstruktion wurde
eine Schallgeschwindigkeit von ¢y = 1490m/s angenommen. Das Ergebnis fiir einen 512 Bit
langen Code bei einer maximalen Pulswiederholfrequenz von 1 MHz ist in Abb. 4.17 dar-
gestellt. Im Vergleich dazu wurde auch ein Bild mit dem Mittelungsverfahren bei gleicher
Aufnahmedauer aufgenommen (Abb. 4.18), wobei hier Trigger 2 sowohl die Laserpulse als
auch die Einzelelementaufnahme initiierte. Es wurden hierfiir 65 Mittelungen durchgefiihrt,
da sich fiir eine Aufnahmetiefe von 50 mm eine Schalllaufzeit von 75 = 33,56 ps ergibt. Die
fiir das Senden des Codes bendétigte Zeit Tyge berechnet sich damit zu:

Tyge = 4((N — 1)1 + 7E)
1
=4((512-1)  — 1076
<(5 )106s+33,56 0 s>

~ 2,18 ms (4.38)

Daher berechnet sich die Anzahl der Mittelungen N,y dann zu:
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Computergestutzte
Rekonstruktion
Klinisches
Ultraschallsystem
y y Einzetkanaldaten Ultraschall-
Trigger 2 wandler-Array
Code-Sequenz- — P . SRS

Generator Trigger 1 \|

Diode Wasserbecken
(808 nm) 7
schwarze
Kupferplatte

Abb. 4.16: Experimenteller Aufbau zur Verifikation der Anwendbarkeit
der Golay-Kodierung in der Photoakustik mit Halbleiterlasern.

Tuce
TE
~ 64,96 (4.39)

Navg =

Die Schalllaufzeit 75 bedingt dabei eine maximale Pulswiederholfrequenz von 29, 8 kHz fiir
das Mittelungsverfahren. Wie aus Abb. 4.17 und Abb. 4.18 zu erkennen ist, ist das per Ko-
dierverfahren generierte Bild deutlich rauschérmer (8 dB rauschidrmer) als die gemittelte Auf-
nahme. Um nun experimentell zu dokumentieren, ab welcher Code-Lénge ein positiver Ko-
diergewinn zu erwarten ist, wurde das Experiment exemplarisch fiir verschiedene Codeldngen
bei verschiedenen Laserpulswiederholraten durchgefiihrt und mit den theoretischen Vorhersa-
gen verglichen. Dabei wurde zunéchst verifiziert, dass die Signal-zu-Rausch-Gewinne (SNR-
Gewinn, in Abhéngigkeit von der Code-Lénge bzw. von der Anzahl der Mittelungen) beider
Verfahren &hnliche Abweichungen von den theoretischen Vorhersagen aufweisen, so dass dies
keinen Einfluss auf den Kodiergewinn haben sollte. Der sich ergebende Kodiergewinn ist in
Abb. 4.19 dargestellt. Die maximale realisierbare Code-Lénge wurde hierbei durch die Aufnah-
medauer des verwendeten Ultraschall-Systems begrenzt. Aus den Graphen ist ersichtlich, dass
fiir eine Aufnahmetiefe von 50 mm relativ hohe Laserpulswiederholraten notwendig sind und
die Vorteile des Kodierverfahrens auch erst fiir entsprechende Code-Langen relevant werden.
Die Fehlerbalken in Abb. 4.19 visualisieren die Standardabweichung von 30 Messungen. Als
Mittelwert aller Code-Langen erhélt man einen um 0,34 dB geringeren Kodiergewinn als theo-
retisch vorhergesagt. Dies dokumentiert eine gute Ubereinstimmung mit der Theorie. Der in
diesem Experiment fiir verschiedene Codeldngen ermittelte maximal erreichte Kodiergewinn
betrug 8,62dB bei einer Laserpulswiederholfrequenz von 1 MHz und einer Code-Linge von
512 Bit.
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Code-Linge: 512 Bit, Laserpulswiederholfrequenz: 1 MHz

n

axial [mm]
3

I
O
o L
(=] (5]
Normiertes photoakustisches Signal | dB

w
(=]

o

=
]
o

11 12 13 14 15 16 17 18 19 20
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Abb. 4.17: Mit Hilfe eines 512 Bit langen Golay-Codes generiertes photo-
akustisches Bild bei einer Laserpulswiederholfrequenz von 1 MHz.

Mittelungen: 65, Laserpulswiederholfrequenz: 29,8 kHz

axial [mm]
Normiertes photoakustisches Signal / dB

3 14 15
lateral [mm]

Abb. 4.18: 65-fach gemitteltes photoakustisch generiertes Bild bei einer
Laserpulswiederholfrequenz von 29, 8 kHz.
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Aufnahmetiefe: 50 mm
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Abb. 4.19: Abhéangigkeit des Kodiergewinns von der Code-Lange (theore-
tisch und experimentell).

4.3.3 Orthogonale Golay-Codes

Im Gegensatz zu den typischerweise in der photoakustischen Bildgebung verwendeten Nd: YAG-
OPO-Systemen erlaubt das hier vorgestellte Halbleiterlasersystem das gleichzeitige Senden
von Lichtpulsen unterschiedlicher Wellenldngen. Kénnte man gleichzeitig mit mehreren Licht-
wellenldngen anregen und dennoch die generierten Ultraschallpulsamplituden den jeweiligen
optischen Farben zuordnen, so ergiibe sich dadurch eine deutlich geringere erforderliche Auf-
nahmedauer. Diese Idee ldsst sich mit Hilfe von orthogonalen Golay-Codes realisieren. Die
Orthogonalitit dieses Code-Typs beschreibt, dass zwei zueinander orthogonale Code-Paare
A1(k), B1(k) und Ay (k), Ba(k) existieren, fiir die die folgende Orthogonalititsbedingung gilt:

Da es sich gleichzeitig um Golay-Codes handelt, miissen diese Code-Paare natiirlich auch,
analog zu Gleichung (4.7), den beiden folgenden Gleichungen geniigen:

Genau wie bei den einfachen Golay-Codes miissen fiir die photoakustische Bildgebung zu

den bipolaren orthogonalen Golay-Codes A;(k) und B;(k) auch unipolare orthogonale Golay-
Codes Ay, ;(k), An,i(k), Bpi(k) und By, ;(k) fiir i = {1, 2} erzeugt werden:
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Ay = A (143
Api(k) = _Ai(];) - (4.44)
Byik) = 2 "(kz) 1 (4.45)
Byi(k) = _Bi(l;) . (4.46)

Um aus komplementéiren Sequenzen orthogonale komplementéire Sequenzen zu erzeugen,
kann man sich des folgenden Algorithmus bedienen [93|: Es handelt sich auch hierbei um ein
rekursives Verfahren. In einem ersten Schritt wird aus einem Code-Paar A;(k) und B (k) ein
dazu orthogonales Code-Paar As(k) und Ba(k) erzeugt:

Av(k) Ba(k)
A‘<£w>A%Q
_ [Aulk)  Bu(k)
(a%)fmw> 447)

Hierbei beschreibt ~ eine Sequenzumkehrung (d. h. die Sequenz lduft in umgekehrter zeit-
licher Reihenfolge ab). Um nun weitere orthogonale Code-Sequenzen zu generieren, kann die
Matrix A genutzt werden, um rekursiv Matrizen der Form A’ zu erzeugen, deren Elemente
wiederum orthogonale komplementére Sequenzen enthalten:

CASA A®A (4.48)

Der Operator ® bedeutet hierbei, dass zwei einander entsprechende Sequenzen in den durch
ihn verkniipften Matrizen derart iiberlagert werden, dass in der resultierenden Sequenz die
einzelnen Elemente der beiden verkniipften Sequenzen abwechselnd aufeinanderfolgen. Somit
verdoppelt sich in der resultierenden Sequenz auch gleichzeitig die Code-Lénge. Fiir die Unter-
menge der orthogonalen Golay-Codes ist nur der erste Schritt (Gleichung (4.47)) erforderlich,
da nur diese orthogonalen komplementéren Sequenzen als Golay-Code bezeichnet werden. Mit
diesem Satz aus vier Code-Sequenzen konnen dann zwei Wellenlingen simultan verwendet
werden, ohne dass eine Wellenldngenzuordnung im photoakustisch generierten Ultraschall-
bild beeintriachtigt wird. Der Signalflussgraph fiir die Rekonstruktion des Signals y; (k) einer
Wellenlénge (i = 1) ist in Abb. 4.20 gezeigt. Analog zum nicht-orthogonalen Fall kann das
resultierende photoakustische Signal y; (k) dann unter Beriicksichtigung der beiden wellenlén-
genabhéngigen Impulsantworten hp 1 und hpy 2 in folgender Form berechnet werden:
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Abb. 4.20: Signalflussgraph fiir die Dekodierung einer Wellenlénge (i =

bei Verwendung eines orthogonalen Golay-Codes.

y1(k)

A, 1(k) * Al(—k) + Br,l(k) * Bl(—k)
= [(Ap1(k) x hpa1(k) + Apa(k) * hpa2(k) + ni(k))

0

(An1 (k) * hpaa(k) + Apai(k) x hpai(k) + na(k))] = Ai(—k)

(B (k) # hpaa (k) + Bya(k) * hpaa(k) + (k)

— (Bu (k) * hpat (k) + Baa(k) * hpas(k) + na(k))] By (—k)
— (A(k) % hpan (k) + As(K) * hpas(k) +na(k) — na(k)) * A1(—k)

+ (Bu(k) * hpay (k) + Ba(k) * hpaa(k) + ns(k) — na(k)) * By(—k)
=2Nhpai(k) +ni(k) « Ai(—k) — na(k) * A1 (—Fk)

+ns(k) * B1(—k) — na(k) * B1(—k)
= QNhPA’l(k) + Ry (k)
= 2Nhpaa(k) (4.49)

Nimmt man fiir die Rauschanteile n; mit ¢ = 1...4 wieder weifes Rauschen an, so erhilt
man in dhnlicher Weise, wie bei den nicht-orthogonalen Codes, Moving-average-Prozesse und

somit fiir den mittleren quadratischen Fehler M SEyogc, mit i = {1,2}:
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4 Photoakustik mit Halbleiterlasern

. 2
MSEyoae, = E{ (hPA,i(k) — hPA,i) }

_o (4.50)

Die Zahl der moglichen Mittelungen Ny,4 im gleichen Zeitraum ergibt sich mit Hilfe der zum
Senden der Code-Sequenzen bendtigten Zeit Tyyoge, genauso wie bei nur einer Wellenldnge,
VAVE

Tvae
Nasy = = (4.51)
=4 <(N —1)E 1> (4.52)
TE

Da aber bei orthogonalen Golay-Codes zwei Wellenldngen und somit zwei Code-Sequenzen
gleichzeitig gesendet werden kénnen, muss Ny, beim Vergleich mit dem mittleren quadra-
tischen Fehler einer Wellenldnge halbiert werden, weil beim Mittelungsverfahren nur nach-
einander mit zwei Wellenlingen angeregt werden kann. Somit erhélt man fiir den mittleren
quadratischen Fehler des dquivalenten Mittelungsverfahrens fiir eine Wellenlédnge:

MSEqy; = = (4.53)

Der Kodiergewinn pro Wellenldnge ist damit:

MSEpg.
K
N
2 ((N — e 1)

Dies bedeutet, dass der Kodiergewinn bei der Verwendung von zwei Wellenléngen gleich-
zeitig doppelt so hoch ausfillt wie bei nur einer Wellenldnge. Eine weitere Verbesserung des
Kodiergewinns ist prinzipiell durch eine Erhéhung der Wellenldngenanzahl méglich.

4.3.4 Experimentelle Verifikation der orthogonalen Golay-Codes

Um die Anwendbarkeit der orthogonalen Golay-Codes zu demonstrieren, wurde der in Abb.
4.21 gezeigte experimentelle Aufbau verwendet [94]. Als zweiter Halbleiterlaser-Typ wurde
neben dem 808 nm-Laserdiodenbarren ein 650 nm-Laserdiodenbarren benutzt. Dieser 650 nm-
Laserdiodenbarren ermdglicht einen ebenfalls relativ hohen maximalen Duty-Cycle von 2%
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Abb. 4.21: Experimenteller Aufbau zur Verifikation der Anwendung mul-
tispektraler orthogonaler Golay-Codes.

und ist somit auch fiir die hohen Pulswiederholfrequenzen der Code-Sequenzen geeignet. Beide
Dioden wurden in die 200 pm-Faser eingekoppelt, da bei diesem Fasertyp die Einkopplungsef-
fizienz des 808 nm-Laserdiodenbarrens am groften ist (vgl. Kapitel 3.3). Die Fasereinkopplung
des 808 nm-Laserdiodenbarrens erfolgte iiber zwei achromatische Linsen (Thorlabs: AC254-
030-B-ML, AC254-035-B-ML) und die Einkopplung des 650 nm-Laserdiodenbarrens mit Hilfe
der Mikrolinsen-Einkoppeloptik. Die Faserauskopplung wurde mit drei achromatischen Lin-
sen (Thorlabs: AC254-040-B-ML, AC254-040-B-ML, AC254-035-B-ML) realisiert. Fiir beide
Halbleiterlaser-Typen wurden Pulsldngen von 30 ns und Pulswiederholfrequenzen von 125 kHz,
250kHz und 500 kHz verwendet. Die emittierten Pulsenergien waren 1,53 nJ (650nm) und
1,56 pJ (808 nm), die durch das Treiberverhalten begrenzt wurden.

Als Proben wurden zwei unterschiedliche Farbstoffe verwendet: Griine Tinte (4001/ 301044,
Pelikan AG, Schindellegi, Schweiz) und schwarze Tinte (4001/ 301218, Pelikan AG, Schindellegi,
Schweiz). Die Tintenproben wurden in scheibenférmigen PVC-Haltern mit jeweils zwei Polypro-
pylen-Folien-Fenstern auf Vorder- und Riickseite eingefiillt und hintereinander, wie in Abb.
4.21 dargestellt, im beidseitigen Abstand von etwa 1 c¢m angeordnet. Da die griine Tinte fast
ausschlieflich das Licht bei 650nm und nur kaum bei 808 nm absorbiert, wird die vordere
(griine) Probe photoakustische Signale nur bei einer Wellenléinge von 650 nm erzeugen, wih-
rend die zweite Probe, aufgrund der Absorption durch die griine Probe, fast ausschliefslich
das bei 808 nm generierte Signal aufweisen wird. Auf diese Weise kann verifiziert werden, ob
trotz gleichzeitigem Senden, die Signale der beiden Objekte wellenléngenselektiv ausgewertet
werden kdnnen.

Zur Detektion der Ultraschallwelle wurde das gleiche Ultraschallsystem verwendet wie im
zuvor beschriebenen Kodierungsexperiment (vgl. Kapitel 4.3.2). Im Gegensatz zum Kodier-
verfahren mit nur einer Wellenldnge werden jedoch bei der gleichzeitigen Verwendung von
zwei Wellenldngen drei Trigger-Signale bendtigt. Trigger 3 iibernimmt hierbei das Starten der
Ultraschallaufnahme, wahrend Trigger 1 und Trigger 2 die jeweilige Timing-Sequenz zu den
einzelnen Code-Sequenzen der beiden Dioden realisieren. Fiir die Mittelungsmessungen wur-
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4 Photoakustik mit Halbleiterlasern

de dann wahlweise Trigger 1 oder Trigger 2 durch Trigger 3 ersetzt. Die Bildrekonstruktion
erfolgte analog zum einfachen Golay-Code.

In Abb. 4.22 ist exemplarisch ein Vergleich der Mittelungsmessungen mit den Ergebnissen
des multispektralen Kodierverfahrens zu sehen. Hierbei wurde eine Code-Lange von 512 Bit
bei einer Pulswiederholfrequenz von 500 kHz und einer maximalen Aufnahmetiefe von 5cm
verwendet. Die Anzahl der moglichen Mittelungen pro Wellenlénge ergibt damit 63. Aus Abb.
4.22 kann ein Kodiergewinn von etwa 9dB ermittelt werden (theoretischer Wert: 9,12dB).
Ferner ist aus Abb. 4.22 ersichtlich, dass trotz simultanen Sendens die beiden wellenlingen-
abhingigen Signale in den kodierten Aufnahmen getrennt werden konnten. Durch Variation
der Code-Lénge und der Laserpulswiederholfrequenz konnten, dhnlich wie bei der Anwendung
des einfachen Golay-Codes, die Abweichungen des experimentell ermittelten Kodiergewinns
von den theoretisch vorhergesagten Werten ermittelt werden. Als mittlere quadratische Ab-
weichung fiir 650 nm ergab sich ein Wert von 0,52dB und fiir 808 nm ein Wert von 0,62 dB.
Allerdings gab es bei Laserpulswiederholfrequenzen von 125kHz bzw. 250 kHz auch bei be-
stimmten Code-Langen experimentelle Kodiergewinne, die grofser als die theoretischen Werte
ausfielen. Dieses Verhalten kann wohl auf Variationen in der Laserintensitédt zwischen den
einzelnen Experimenten zuriickgefiihrt werden. Das Experiment zeigt, dass orthogonale Ko-
dierverfahren in der Photoakustik mit Halbleiterlasern erfolgreich eingesetzt werden kénnen.
Eine weitergehende informationstechnische Analyse der hier vorgestellten sowie weiterer Ko-
dierverfahren fiir die Photoakustik mit Halbleiterlasern ist in |86] zu finden.

In diesem Kapitel konnte also gezeigt werden, dass bei geeigneter Abstimmung des Laser-
systems auf den Ultraschalldetektor die Effizienz der photoakustischen Detektion mit Halblei-
terlasern optimiert werden kann. Die multispektralen Photoakustikmessungen demonstrierten
die spektrale Sensitivitit des hier vorgestellten Halbleiterlasersystems. Die benutzten Kodier-
verfahren erlauben schlieflich, den grofen Nachteil der geringen Pulsenergie von Laserdioden
teilweise zu kompensieren. Die Verwendung mehrerer Laserdioden gleichzeitig in Kombination
mit diesen Kodieralgorithmen eréffnet die Perspektive, halbleiterbasierte Photoakustiksysteme
im klinischen Alltag zu etablieren.

Daher wird nun im folgenden Kapitel anhand von Blutoxygenierungsmessungen die prinzi-
pielle Einsatzfihigkeit in der medizinischen Diagnostik demonstriert.
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4.3 Kodierung
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Abb. 4.22: Vergleich der multispektralen orthogonalen Golay-Kodierung
((b), (d)) mit zeitdquivalenten Mittelungsmessungen ((a), (¢)). Die
einzelnen photoakustischen Signale sind auf die jeweilige Maxima-

lamplitude des Bildes normiert.

85

Dieses Werk ist copyrightgeschutzt und darf in keiner Form vervielfaltigt werden noch an Dritte weitergegeben werden.
Es gilt nur fir den persénlichen Gebrauch.



Dieses Werk ist copyrightgeschutzt und darf in keiner Form vervielfaltigt werden noch an Dritte weitergegeben werden.
Es gilt nur fir den persénlichen Gebrauch.



5 Blutoxygenierungsmessung

Ein biomedizinisches Anwendungsgebiet der Photoakustik ist die Bestimmung des Sauer-
stoffgehalts im menschlichen Blut (vgl. Kapitel 4). In [95] wurden bereits in vivo Blutsau-
erstoffsdttigungsmessungen in zerebralen Blutgefiafsen von Schafen mit Hilfe eines Nd:YAG-
Lasersystems erfolgreich demonstriert, nachdem in [96] in vitro Oxygenierungsmessungen ge-
zeigt worden waren. Der iiberwiegende Teil des im Blut transportierten Sauerstoffs liegt in
gebundener und nur etwa 2 % in geléster Form im Blutplasma vor [97]. Die mafgebliche Sau-
erstoffversorgung wird somit durch den im Blut gebundenen Sauerstoff gewéhrleistet. Verant-
wortlich fiir diese Form des Sauerstofftransports ist das Hamoglobin-Molekiil, das ein Bestand-
teil der Erythrocyten (rote Blutkorperchen) ist [22]. Bei Sdugetieren besteht ein Himoglobin-
Molekiil aus vier Hamoglobin-Monomeren und kann daher vier Sauerstoffmolekiile an sich
binden [22]. Das Molekulargewicht eines menschlichen Hémoglobin-Molekiils betréigt etwa
64500 g/mol [98]. Beriicksichtigt man das Molvolumen fiir ideale Gase von 22,41 so ergibt
sich, dass 1 g Hamoglobin theoretisch 1,39 ml Sauerstoffmolekiile binden kann (nach [98]). In
der Praxis ist dies jedoch in viwo nicht erfiillt und die Hiifner-Zahl“ genannte Milliliter-Angabe
reduziert sich auf 1,34 ml Sauerstoff pro 1 g Hamoglobin [98].

Die Messung des Sauerstoffgehalts im Blut, auch Blutoxygenierungsmessung genannt, er-
laubt Aussagen iiber die aktuellen respiratorischen Fahigkeiten des Patienten, aber auch iiber
die Sauerstoffversorgung der umliegenden Gewebeareale |98, 99|. Ferner wurde bereits gezeigt
[77], dass Blutoxygenierungsmessungen auch Riickschliisse auf das Vorhandensein bosartiger
Tumore erlauben. Derzeit finden drei Gerdtetypen zur Bestimmung des Blutsauerstoffgehalts
im klinischen Alltag Verwendung: Pulsoxymeter [100], endexspiratorische COo-Uberwachung
[101] und verschiedene pOa-Messgeritetypen [102, 103, 104]. Pulsoxymeter erlauben eine opti-
sche Messung der Sauerstoffséttigung, endexspiratorische Messgerite messen den C'O2-Gehalt
der ausgeatmeten im Vergleich zur eingeatmeten Luft und pOs-Messgerite ermitteln entweder
den Partialdruck des gelosten Sauerstoffs in einer Blutprobe [102, 103] oder die transkutane
Sauerstoffdiffusion mittels aufgeklebter Elektroden [104]. Pulsoxymetrische Verfahren sind iib-
licherweise nicht-invasiv und werden am haufigsten verwendet. Da dieses Verfahren auf einer
Lichttransmissionsmessung durch das Gewebe beruht, ist dieses Verfahren nur an ausgewihl-
ten Stellen des menschlichen Korpers anwendbar. Ublicherweise wird ein Fingerclip fiir die
Messung benutzt. Allen Methoden gemeinsam ist, dass ortsaufgeldste nicht-invasive Messung-
en der Sauerstoffsittigung nicht méglich sind. Will man gezielt Gewebebereiche beziiglich ihrer
Sauerstoffversorgung iiberwachen, so ist dies hiermit nicht méglich. Die Photoakustik hingegen
erlaubt eine ortsaufgeldste Oxygenierungsmessung. Diese Féhigkeit konnte gewinnbringend in
der Tumordiagnostik [70], bei der Uberwachung von Wundheilungsprozessen [105] und der Ab-
bildung von Hirnschéden [106] oder Hirnfunktionalitdten eingesetzt werden [107]. Alternativ
sind ortsaufgeldste Oxygenierungsmessungen derzeit nur in der Magnetresonanz-Bildgebung
[108] mit dem damit verbundenen erhdhten finanziellen Aufwand moglich.
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5 Blutoxygenierungsmessung
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Abb. 5.1: Molare Extinktionskoeffizienten von oxygeniertem und deoxy-
geniertem Hamoglobin nach [22].

5.1 Prinzip der Blutoxygenierungsmessung

Die photoakustische Blutoxygenierungsmessung basiert, wie auch die Pulsoxymetrie, auf den
Unterschieden im optischen Absorptionsverhalten von oxygeniertem und deoxygeniertem Hé&-
moglobin. Wie in Abb. 5.1 am Beispiel von Menschen- und Schweineblut zu erkennen ist,
unterscheiden sich die optischen Extinktionskoeffizienten von vollstindig oxygeniertem und
vollsténdig deoxygeniertem Hidmoglobin bei bestimmten Wellenldngen deutlich. Da die Mes-
sung dieser optischen Extinktionskoeffizienten fiir derart geringe Himoglobin-Konzentrationen
durchgefiihrt wurden, so dass Einfliisse von optischer Streuung vernachléssigbar sind, konnen
aus diesen Werten die zugehorigen optischen Absorptionskoeffizienten direkt ermittelt werden.
Weil sich, wie bereits in Kapitel 2.2 gezeigt, die photoakustische Druckamplitude direkt propor-
tional zur optischen Absorption verhilt, kann dieser Absorptionsunterschied zur Bestimmung
des Sauerstoffgehalts im Blut benutzt werden.

5.2 Optische Eigenschaften des Blutes

Die optischen Eigenschaften des Blutes beschrinken sich jedoch nicht nur auf den genannten
Absorptionsunterschied des Himoglobins. Blut kann zunéchst in zwei prinzipielle Bestandteile
separiert werden: den zelluliren Anteil und das Blutplasma. Der prozentuale Erythrocyten-
Anteil am Gesamtblutvolumen wird mit Hilfe des Himatokrit-Wertes angegeben. Dieser Hima-
tokrit-Wert kann je nach Blutprobe sehr unterschiedlich sein. Der zelluldre Anteil des Blutes
besteht nach [97] hauptsiichlich aus Erythrocyten (ca. 5-10% pro ul Blut) und zu einem gerin-
geren Teil aus Leukocyten (weifle Blutkérperchen, 4 —11-103 pro ul Blut) und Thrombocyten
(Blutpléttchen, 200 — 500 - 10% pro ul Blut). Da die Erythrocyten eine grofe Anzahl von Hi-
moglobinmolekiilen enthalten, wird ihr optisches Absorptionsverhalten vom H&moglobin do-
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5.2 Optische Eigenschaften des Blutes

miniert. Das umgebende Blutplasma besteht zum iiberwiegenden Teil aus Wasser (ca. 92 %)
[97|. Sieben Prozent des Blutplasmas bilden geldste Proteine und nur ein Prozent des Blut-
plasmas teilen sich organische Molekiile und die geldsten Gase Sauerstoff und Kohlendioxid
[97]. Sein optisches Absorptionsverhalten folgt demnach in erster N&herung der Wasserab-
sorption. Optische Streuung tritt im Blut hauptsichlich aufgrund des Brechzahlunterschieds
zwischen der Hdmoglobin-Losung innerhalb der Erythrocyten und dem umgebenden Plasma
auf [25]. Die Vermessung dieses sehr ausgeprigten Streuverhaltens ist in der Praxis nur bei
sehr geringen Erythrocyten-Konzentrationen, d. h. kleinen Hamatokrit-Werten, moglich [109].
Derart kleine Hamatokrit-Werte sind physiologisch allerdings nicht zu erwarten. Um bei opti-
schen Messungen dennoch das Streuverhalten des Blutes beriicksichtigen zu konnen, werden
theoretische Ansitze verwendet. Beispielsweise werden in [25] die roten Blutkérperchen als
sphérische Zellen angenommen und auf dieser Grundlage mit Hilfe der Mie-Streuungstheorie
(siehe Kapitel 2.3.2) Vorhersagen iiber den Streukoeffizienten pg und den Anisotropiefaktor g
des Blutes gemacht. Die Annahme von sphérisch geformten Erythrocyten ist allerdings nicht
zutreffend [24] und die Form der Erythrocyten kann beispielsweise durch die Fliefgeschwindig-
keit des Blutes zusétzlich beeinflusst werden [109]. Dennoch kénnen die theoretisch ermittelten
Werte fiir qualitative Betrachtungen verwendet werden. Nach den Berechnungen von Faber
[25] ist nicht nur der optische Absorptionskoeffizient y, abhidngig von der Sauerstoffsittigung,
sondern auch der Streukoeffizient ps und der Anisotropiefaktor g. Geméf der Diffusionstheo-
rie ist somit auch der reduzierte Streukoeffizient p/, séttigungsabhéngig. In Abb. 5.2, Abb. 5.3
und Abb. 5.4 sind die nach [25] bzw. [22] ermittelten Werte des Streukoeffizienten, des Ani-
sotropiefaktors und des Absorptionskoeffizienten fiir den fiir das hier vorgestellte Lasersystem
mafsgeblichen Wellenléngenbereich von 650 nm bis 905 nm fiir einen Hamatokrit-Wert von 50 %
dargestellt. Bei den Werten aus Abb. 5.2 und Abb. 5.3 handelt es sich um Simulationsergeb-
nisse von [25], die auf der Mie-Streuungstheorie basieren und die Erythrocyten als homogene
Sphéren beschreiben. Abb. 5.4 hingegen basiert auf den von [22] gemessenen molaren Ex-
tinktionskoeffizienten fiir menschliches Himoglobin. Aufgrund der Angaben aus [97| kann fiir
einen Hématokrit-Wert von 50 % eine mittlere Himoglobinkonzentration (Mittelwert aus den
Werten fiir ménnliches und weibliches Menschenblut) von 155, 7 g/1 angenommen werden. Mit
dem bereits erwahnten Molekulargewicht (die molare Masse eines Himoglobinmonomers ent-
spricht einem Viertel dieses Wertes) des menschlichen Hamoglobins kénnen somit die in Abb.
5.4 dargestellten optischen Absorptionskoeffizienten von deoxygeniertem und oxygeniertem
H&amoglobin berechnet werden.

Aus den Graphen ist ersichtlich, dass bei einer Wellenldnge von 650 nm sowohl ein sehr grofser
Unterschied zwischen den Absorptionskoeffizienten von oxygeniertem und deoxygeniertem
Blut besteht, als auch eine deutlich stérkere Streuung zu erwarten ist, als bei den anderen
drei Wellenléngen. Dieser Umstand begiinstigt ein stérkeres photoakustisches Signal, wie spé-
ter noch erldutert werden wird. Aus Abb. 5.3 ist zu erkennen, dass Blut eine stark gerichtete
optische Streuung aufweist. In dem genannten Modell bleibt der Einfluss der iibrigen zelluldren
Bestandteile unberiicksichtigt und auch andere in geringen Mengen vorhandene Hamoglobin-
varianten, wie z. B. Methémoglobin [98], werden vernachlissigt. Dies kann bei bestimmten
Krankheitsverlaufen zu Fehlmessungen fiihren, weshalb beispielsweise in der Pulsoxymetrie
mittlerweile Pulsoxymeter verfiigbar sind, die mit bis zu acht optischen Wellenléingen arbeiten
[110], um derartige Hdmoglobin-Abkémmlinge ebenfalls detektieren zu konnen. Hier soll auf
eine Betrachtung dieser Spezialfille jedoch verzichtet werden.
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Abb. 5.2: Abhingigkeit des optischen Streukoeffizienten pus; von der
Wellenldnge A fiir oxygeniertes und deoxygeniertes Blut nach
Berechnungen (Mie-Theorie) von [25] fiir einen Hamatokrit-Wert von
50 %.
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Abb. 5.3: Abhéngigkeit des Anisotropiefaktors g von der Wellenlinge A
fiir oxygeniertes und deoxygeniertes Blut nach Berechnungen (Mie-
Theorie) von [25] fiir einen Himatokrit-Wert von 50 %.

90

Dieses Werk ist copyrightgeschutzt und darf in keiner Form vervielfaltigt werden noch an Dritte weitergegeben werden.
Es gilt nur fir den persénlichen Gebrauch.



5.3 Photoakustisches Detektionsmodell
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Abb. 5.4: Abhéngigkeit des optischen Absorptionskoeffizienten p, von
der Wellenldnge A fiir oxygeniertes und deoxygeniertes Menschen-
hédmoglobin auf der Grundlage von Messdaten aus [22] fiir einen
Hématokrit-Wert von 50 %.

5.3 Photoakustisches Detektionsmodell

Um die Sauerstoffsittigung des Blutes korrekt photoakustisch zu detektieren, miissen die zu-
vor genannten optischen Eigenschaften des Blutes bei der Auswertung beriicksichtigt werden.
Nach Kapitel 2.2 kann die photoakustisch generierte Druckamplitude im stationéren Fall fol-
gendermafen dargestellt werden:

pgen()\) =I- .ua()‘) “Tlth - F(F) (51)

Nach [111, 112] kann der Absorptionskoeffizient auch aus dem zeitlichen Verlauf der pho-
toakustischen Druckamplitude ermittelt werden (siehe Abb. 5.5). Diese Detektionsmethode
basiert auf dem Lambert-Beer’schen Gesetz (2.34): Die fiir das photoakustische Signal maf-
gebliche Intensitdt wird wihrend der Transmission des Lichtes durch das Medium im Sinne
des Lambert-Beer’schen Gesetzes geddmpft und das photoakustisch generierte Signal erfihrt
dadurch ebenfalls eine Ddmpfung iiber der Ortskoordinate. Auf diese Weise kann bei einer
Messung in Transmissionsgeometrie der Anstieg der ersten Flanke des photoakustischen Si-
gnals zur Ermittlung des Absorptionskoeffizienten benutzt werden. In streuenden Medien kann
jedoch in dieser Form nur der effektive Dampfungskoeffizient peg (vgl. Kapitel 2.5) ermittelt
werden. Dieses Messverfahren benotigt allerdings Ultraschallwandler mit hoher Bandbreite
und photoakustische Signale mit einem hohen Signal-zu-Rausch-Verhiltnis (,signal-to-noise
ratio”, SNR). Aufgrund der Bandbreite des hier verwendeten Ultraschallwandlers und des
geringen SNRs der durch Halbleiterlaser generierten photoakustischen Signale kann dieses
Verfahren im vorliegenden Fall nicht verwendet werden. Die optische Absorption p, wird hier
aus der photoakustisch generierten Druckamplitude ermittelt.
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5 Blutoxygenierungsmessung
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Abb. 5.5: Ermittlung des effektiven Dampfungskoeffizienten pes aus der
Anstiegsflanke des detektierten photoakustischen Signals nach [112,
111].

Dieses Modell soll nun im Folgenden schrittweise auf die bei der Blutoxygenierungsmes-
sung vorliegenden Randbedingungen angepasst werden: die unterschiedlichen Absorptionsko-
effizienten von oxygeniertem und deoxygeniertem Blut, der Einfluss des Hamatokrit-Wertes,
die Korrekturfaktoren bzgl. iiblicher Extinktionskoeffizientendarstellungen, der Einfluss der
Streuung, die parasitdren Absorptionen, die Wellenldngenabhingigkeit der Fluenz und die
akustische Ddmpfung des Mediums.

Absorptionskoeffizienten von oxygeniertem und deoxygeniertem Blut

Die detektierte optische Absorption setzt sich zusammen aus der Absorption des beleuchteten
oxygenierten und des beleuchteten deoxygenierten Himoglobins (ugpo, bzw. wmp). Es ergibt
sich nach [113, 114]:

Pgen(N) =T+ (cab0, - EBO,(N) + crY - prap(N)) - 0o - F(7) (5.2)

Die beiden Absorptionswerte hingen von der Gesamthédmoglobinmenge ab und damit indi-
rekt vom Hématokrit-Wert des Blutes. Unter der Annahme, dass oxygeniertes und deoxyge-
niertes Himoglobin vollstdndig vermischt sind, kann das Verhéltnis der Konzentrationen der
beiden Hamoglobin-Formen (cgpo, und cpp) mit Hilfe zweier geeigneter optischer Wellenldn-
gen aus zwei photoakustischen Messungen bestimmt werden. Das Verhéltnis der Konzentration
von oxygeniertem Hadmoglobin zur Gesamtkonzentration des Himoglobins wird als Sauerstoff-
sdttigung SatOy des Blutes bezeichnet und ist, falls keine zusédtzlichen Himoglobin-Varianten
zu beriicksichtigen sind, in folgender Weise definiert [98]:

SatOy = — 02 100% (5.3)
CHbO, 1+ CHbD
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5.3 Photoakustisches Detektionsmodell

Hamatokrit-Wert

Da eine Hamatokrit-Bestimmung in der Regel nicht-invasiv 4n vivo nicht moglich ist, kann der
Absolutwert der beiden Konzentrationen nicht ermittelt werden. In Gleichung (5.3) wird je-
doch nur das Verhéltnis der Konzentrationen bendtigt, weshalb schon eine zur Konzentration
proportionale Grofe ausreichend ist. Das bedeutet, dass der Hamatokrit-Wert fiir die photo-
akustische Bestimmung der Sauerstoffsdttigung nicht bendtigt wird. Die Gesamtabsorption p,
lasst sich demnach auch ausdriicken als (vgl. [115]):

ta(N) = CHbO, * LEHBOS(N) + CHp - prp(N)
= kmb0, - €50, (A) + ko - €p(N) (5.4)

Hierbei bezeichnen EHbOz und /]%Hb zu den Konzentrationen cgppo, und cgp proportionale
Faktoren. €xpo, und €py sind die optischen molaren Extinktionskoeffizienten der jeweiligen
Hémoglobin-Variante. Die molaren Extinktionskoeffizienten werden iiblicherweise in einer op-
tischen Transmissionsmessung bestimmt (vgl. [22]) und sind auf die verwendeten Stoffmen-
gen bezogen. Im Fall von Hiamoglobin wird dabei traditionell die Stoffmenge des einzelnen
Hémoglobin-Monomers zugrunde gelegt, obwohl das Himoglobin-Molekiil, zumindest bei Su-
getieren, nicht in dieser Form vorkommt. Andere Stoffmengendefinitionen (vgl. [116]) fithren
demnach zu vierfach groferen Werten. Bei der optischen Transmissionsmessung wird darauf
geachtet, dass die Himoglobinkonzentration so gering ist, dass wiahrend der Transmission des
Lichtes durch die Probe, die optische Streuung vernachléssigt werden kann. Die Giiltigkeit
dieser Annahme ist hierbei abhéngig von der Hamoglobinkonzentration und der optischen
Weglénge durch die Probe.

Extinktionskoeffizientendarstellung

Da es sich bei derartigen Transmissionsmessungen meist um Lichtleistungsmessungen handelt,
wird der molare Extinktionskoeffizient nicht als Exponent der e-Funktion, sondern zur Basis
10 angegeben. Um dennoch mit diesen molaren Extinktionskoeffizienten arbeiten zu kénnen,
ist somit ein Korrekturfaktor der Form In(10) erforderlich:

11a(N) = k0, - €50, (N) + kizo - € ()
= kHbOg . ln(lO) . GHbOQ(/\) + kg - ln(lO) . GHb(/\)
= kHbOg * €EHbOy ()\) + kg - GH(,()\) (5.5)
Die Werte zu den so definierten optischen molaren Extinktionskoeffizienten €0, und eqyp

finden sich beispielsweise in [22] tabelliert fiir verschiedene Sdugetiere und verschiedene Wel-
lenléngen. Damit ergibt sich Gleichung (5.2) und Gleichung (5.3) zu:

Pgen(A) =T+ (kmpo, - €060, (A) + Kb - €m(N)) - men - F(77) (5.6)
SatOy = ko, 00 (5.7)

krvo, + Emp
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5 Blutoxygenierungsmessung

Streuung

Gleichung (5.6) ist in dieser Form jedoch nur giiltig, falls die Streueigenschaften des Blutes
vernachlissigt werden konnen. Kann die Streuung nicht vernachléssigt werden, fiihrt sie durch
Riickstreuung zu einer Intensititserhohung im Blut direkt hinter der Lichteintrittsebene. Die-
ser Intensitdtsanstieg verursacht ein erhdhtes generiertes photoakustisches Signal und fiihrt
zu Fehlmessungen bzgl. des optischen Absorptionskoeffizienten. Nach [111] kann der beschrie-
bene Intensititsanstieg mit Hilfe eines konstanten Faktors modelliert werden. Da bei Blut die
Streuung sowohl von der Wellenlénge als auch der Sauerstoffsittigung abhéngig ist, miissen
im vorliegenden Fall zwei solche wellenlangenabhéngige Konstanten Mo, () und Mg (M)
beriicksichtigt werden. Damit wird aus Gleichung (5.6):

Pgen(A) =T+ (Mup0,(A) - krb0, + €1160,(N)
+ Mpy(N) - kry - €ap(N)) - men - F(7) (5.8)

Laut [111] ist ein derartiger Einfluss der Streuung auf das photoakustische Signal erst fiir
Lichteindringtiefen grofer der effektiven optischen Eindringtiefe, die nach der Diffusionstheorie
(vgl. Kapitel 2.5) durch den Kehrwert des effektiven Dampfungskoeffizienten g gegeben ist,
zu erwarten. Dies bedeutet, falls das Blutgeféf nur klein genug ist, konnen die beiden Faktoren
Mppo,(N) und Mpp(X) vernachldssigt werden.

Parasitdre Absorptionen

In Kapitel 5.2 wurde bereits auf weitere mogliche absorbierende Komponenten des Blutes
hingewiesen. Die Absorptionseigenschaften dieser iibrigen Bestandteile werden als sdttigungs-
unabhingig angenommen und koénnen daher durch einen zusétzlichen Absorptionsterm ju,
modelliert werden. Damit erhélt man:

Pgen(N) =T+ (Muv0,(A) - krbo, - €160, (A)
+ Mpp(N) - Ky - €ap(N) + fivg) - men - F(7) (5.9)

Da, wie bereits in Kapitel 5.2 erwdhnt, im gesunden Blut iiblicherweise diese zusétzliche
optische Absorption durch die Wasserabsorption des Blutplasmas dominiert wird, ist davon
auszugehen, dass ppg ~ g, Wasser gilt.

Wellenldngenabhingigkeit der Fluenz

Nach [117] besteht ein detektiertes photoakustisches Signal stets aus drei Anteilen: den Uber-
tragungseigenschaften des Mediums, der Lichtintensititsverteilung und der Ubertragungsfunk-
tion des Ultraschallwandlers. Die optischen Ubertragungseigenschaften des Mediums wurden
in Gleichung (5.9) bereits beriicksichtigt. Dabei wurde die Lichtintensitiatsverteilung als kon-
stant und insbesondere als wellenléingenunabhéngig angenommen. Wie aber bereits in Kapi-
tel 3 dargestellt wurde, besteht das verwendete Halbleiterlasersystem aus unterschiedlichen
Halbleiterlasern, um die vier unterschiedlichen Wellenldngen zu realisieren. Diese Halblei-
terlaser emittieren sowohl unterschiedliche Lichtpulsenergien und Lichtpulsformen als auch
unterschiedliche Strahlprofile. Ferner beleuchten die einzelnen Halbleiterlaser aufgrund der
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5.4 Blutproben

Tatsache, dass sie in verschiedenen Fasern des Faserbiindels gefiihrt werden, andere Teilberei-
che der Probe. Demnach ist davon auszugehen, dass die Lichtintensitidtsverteilung und somit
auch die Fluenz als wellenldngenabhingig angenommen werden miissen. Um diesem Umstand
Rechnung 7u tragen, wird ein wellenléingenabhéngiger Korrekturfaktor N (\) in Gleichung (5.9)
eingefiihrt:

Pgen(A) =T (Mppo, (A) - krvo, - €mb0,(A)
+ Mpy(N) - kb - €ap(N) + ping) - N(A) - mgp, - F(7) (5.10)

Akustische Dampfung

Mit Gleichung (5.10) ist nun die Generation der Druckamplitude vollstandig beschrieben. Nach
Kapitel 2.8.2 ist jedoch bekannt, dass sich das gemessene photoakustische Signal aus der Fal-
tung des generierten photoakustischen Signals mit der Ubertragungsfunktion des akustischen
Transducers ergibt. Mit Hilfe des Betrags des analytischen Signals kann diese Faltung nach
Kapitel 2.8.2 auf einen Proportionalitidtsfaktor @) reduziert werden. Ferner soll das akusti-
sche Verhalten des Mediums als linear angenommen werden. Damit ist lediglich die akustische
Démpfung des Mediums zu beriicksichtigen, die allerdings fiir alle optischen Wellenldngen in
gleicher Weise vorhanden ist. Deshalb kann die akustische Dampfung als Bestandteil des so-
eben eingefithrten Proportionalitdtsfaktors @) aufgefasst werden und es ergibt sich schliefslich
die fiir die detektierte Druckamplitude p giiltige Gleichung:

P(A) =Q T (Mypo,(N) - krvo, - €Hb0,(A)
+ Mpp(A) -k - €mp(N) + Hig) - N(A) - mup - F(7) (5.11)

5.4 Blutproben

Um mit dem soeben beschriebenen photoakustischen Detektionsmodell experimentell die prak-
tische Anwendbarkeit der quantitativen Blutoxygenierungsmessung mit Halbleiterlasern zu
demonstrieren, bedarf es Blutproben mit unterschiedlicher Sauerstoffsittigung. Fiir eine kon-
trollierte Oxygenierung ist es erforderlich, einen Kreislauf mit einem kommerziell verfiighbaren
Oxygenator aufzubauen, der aber eine relativ grofse Blutmenge benétigt. Bei der Generie-
rung der hier benutzten Blutproben wurden ca. 51 Vollblut verwendet. Derart grofse Mengen
menschlichen Vollblutes sind kaum verfiigbar. Im vorliegenden Fall wurde daher stattdessen
Schweineblut verwendet, um das Verhalten von Menschenblut zu modellieren. Schweineblut
ist in grofen Mengen in Schlachthéfen verfiigbar und hat den zusétzlichen Vorteil, dass weni-
ger Vorsichtsmafnahmen beim Umgang mit den Blutproben zu beachten sind, da z. B. eine
Priifung auf das HI-Virus entfallt.

5.4.1 Schweineblutmodell

Im Schweineblutmodell ist zu erwarten, dass die im Kapitel 5.3 beschriebenen Randbedin-
gungen des photoakustischen Detektionsmodells ihre Giiltigkeit behalten. Lediglich die Ex-
tinktionskoeffizienten kénnten von Menschenblut abweichen. Aus Abb. 5.1 ist ersichtlich, dass
die optischen molaren Extinktionskoeffizienten von Schweineh&moglobin sich nur wenig von
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Abb. 5.6: Vergleich der Absorptionen von oxygeniertem und deoxygenier-
tem Schweineblut mit einer minimalen Himoglobinkonzentration von
6,8 mmol /1 nach [22] mit der Wasserabsorption nach [119].

denen des Menschenhimoglobins unterscheiden. Somit kann das optische Absorptionsverhal-
ten von Schweineblut als Modell fiir das Verhalten von Menschenblut verwendet werden. Es
wurde hier Vollblut verwendet, da Himoglobinlosungen nicht die gleichen Streueigenschaf-
ten wie in Erythrocyten befindliches Himoglobin aufweisen [25]. Auch die Verwendung von
Erythrocyten-Konzentraten mit Ersetzung des Blutplasmas durch eine Kochsalzlésung (vgl.
[114, 113]) l4sst den moglichen Einfluss der iibrigen Plasmabestandteile unberiicksichtigt. Fiir
moglichst realistische Messungen ist daher Vollblut zu verwenden.
Da nach [118] eine Hamoglobinkonzentration im Schweineblut zwischen 6, 8

mmol/l und 9,3 mmol/l zu erwarten ist, kann mit Hilfe der durch [22] bereitgestellten molaren
Extinktionskoeffizienten eine Abschétzung durchgefiihrt werden, ob die Wasserabsorption in
dem verwendeten Wellenléingenbereich relevant ist. In Abb. 5.6 sind der Verlauf der Wasserab-
sorption und die Verldufe von oxygeniertem und deoxygeniertem Himoglobin fiir eine minimal
zu erwartende Hdmoglobinkonzentration von 6,8 mmol /1 dargestellt. In dem hier betrachteten
Wellenldngenbereich ist demnach die Hidmoglobinabsorption mindestens 50 Mal hoher als die
Wasserabsorption. Insbesondere bei 650 nm, der Wellenldnge mit dem groften Absorptions-
unterschied zwischen oxygeniertem und deoxygeniertem Himoglobin, ist dieser Faktor sogar
deutlich gréofser und liegt bei etwa 500. Aus diesem Grund wird in den hier vorgestellten Mes-
sungen die Wasserabsorption des Blutes und damit der Summand ju, in Gleichung (5.11)
vernachlissigt.

5.5 Referenzsystem

Als Referenzsystem wurde ein IRMA TRUpoint") Blood Analysis System verwendet. Dieses
Blutgasanalysesystem verwendet Wechselkartuschen, die mit Hilfe einer Einwegspritze mit der
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5.5 Referenzsystem

Blutprobe befiillt werden. Die Kartusche wird vor dem Einfiillen des Blutes auf eine Tempe-
ratur von 7' = 37°C erwérmt und die Sensoren werden mit der in der Kartusche befindlichen
Kalibrierfliissigkeit kalibriert. Beim Befiillen der Kartusche mit der Blutprobe wird die Ka-
librierfliissigkeit herausgespiilt. Die Temperatur der Probe wird vom Gerédt noch einmal auf
T = 37°C nachgeregelt ehe die eigentliche Analyse des Blutes durchgefiihrt wird. Je nach
gewadhltem Kartuschen-Typ konnen unterschiedliche Paramter des Blutes bestimmt werden.
Um die Sauerstoffséttigung des Blutes bestimmen zu konnen, sind bei der Messmethode dieses
Referenzsystems drei Messwerte relevant: Der Partialdruck des geldsten Sauerstoffs pOs g, der
Partialdruck des gelosten Kohlendioxids pCO2 und der pH-Wert. Die Messung von pH-Wert
und pCOs erfolgt potentiometrisch mit Hilfe von ionenspezifischen Elektroden, wihrend der
Sauerstoffpartialdruck amperometrisch nach dem Prinzip der Clark-Elektrode bestimmt wird
[120]. Aus diesen drei Messwerten kann dann die Sauerstoffsittigung des Blutes mit Hilfe einer
bekannten Sauerstoffdissoziationskurve rechnerisch bestimmt werden.

5.5.1 Sauerstoffdissoziationskurve

Die Sauerstoffdissoziationskurve beschreibt den Zusammenhang zwischen gelostem und ge-
bundenem Sauerstoff im Blut und stellt somit die Sauerstoffsittigung des Blutes als Funk-
tion des Sauerstoffpartialdrucks dar. Indirekt ist die Sauerstoffdissoziationskurve damit eine
Darstellung der Sauerstoffaffinitit des Hamoglobins. Die Sauerstoffdissoziationskurven von
Saugetieren kdnnen sich stark unterscheiden: In Abb. 5.7 ist beispielsweise die Sauerstoffdisso-
ziationskurve von menschlichem Blut (aus [121]) der Sauerstoffdissoziationskurve des Schwei-
neblutes (aus [122]) gegeniibergestellt. Als Referenzmarke der Sauerstoffdissoziationskurve gilt
der Partialdruck pOs 5, fiir den die Sauerstoffsattigung 50 % betrégt. Bei der Sauerstoffdisso-
ziationskurve des menschlichen Blutes liegt er bei pO2 50 = 26.9 mmHg, wihrend der entspre-
chende Sauerstoffpartialdruck im Falle des Schweineblutes pO2 50 = 35.7mmHg betrigt. Da
das IRMA TRUpoint® Blood Analysis System fiir die Messung von Menschenblut vorgese-
hen ist, kann somit der von diesem Geréit berechnete Sauerstoffsittigungswert bei Verwendung
von Schweineblut nicht benutzt werden. Der korrekte Wert muss aus den drei Messparametern
mit Hilfe der in Abb. 5.7 dargestellten Sauerstoffdissoziationskurve fiir Schweineblut manuell
berechnet werden.

Unter Standard-Bedingungen, d. h. fiir einen pH-Wert von 7,4, einen pC'Oo-Wert von 40
mmHg und eine Temperatur von 7' = 37 °C, ist die Standard-Sauerstoffdissoziationskurve von
Schweineblut nach [123] durch folgende empirische Gleichung gegeben:

(0,13534 - pO4)>02
(0,13534 - pO2)3:92 + 91,2

SatOs ey = (5.12)
Unter anderen Bedingungen erhélt man eine abweichende Sauerstoffdissoziationskurve. In
erster Ndherung handelt es sich dabei um Verschiebungen der Standard-Sauerstoffdissoziations-
kurve beziiglich der Sauerstoffpartialdruckachse:
Nach [124] fiihrt eine Erhéhung des pH-Wertes zu einer Linksverschiebung und eine Erho-
hung des Kohlendioxidpartialdrucks oder der Temperatur zu einer Rechtsverschiebung der
Standard-Sauerstoffdissoziationskurve. Da das IRMA TRUpoint(® Blood Analysis System
eine Messung bei T' = 37°C gewiihrleistet, sind nur die Anderungen des pH-Wertes und des
Kohlendioxidpartialdrucks zu beriicksichtigen. Sowohl der Einfluss des pH-Wertes als auch der
Kohlendioxidpartialdruckeinfluss auf die Sauerstoffdissoziationskurve werden als Bohr-Effekt
bezeichnet [98]. Nach [22] unterscheidet man hierbei zwischen dem Proton-Bohr-Faktor ¢g
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Abb. 5.7: Standard-Sauerstoffdissoziationskurven von Menschen- und
Schweineblut nach [121] bzw. [122].

bei konstantem pC'Os und dem Carbamat-Bohr-Faktor ¢ bei konstantem pH-Wert. Diese
beiden Faktoren sind wie folgt definiert:

_ [9log(po,)

¢ _[8]9[{ L002 (5.13)
B dlog(po,)

ve = [mog(pcog)LH (5.14)

Fiir einen konstanten Baseniiberschuss (base excess, BE), d. h. bei einer konstanten Ge-
samtpufferbasenkonzentration des Blutes [98] und bei Kenntnis der Abhéngigkeit des Kohlen-
dioxidpartialdrucks vom pH-Wert, kann aus diesen beiden Faktoren der Gesamt-Bohr-Faktor
¢mc nach folgender Gleichung ermittelt werden [22]:

¢HC _ |:d log (p02 )

dpH

BE
dlog(pco,)

5.15
i (5.15)

=¢u+9c-

Fiir menschliches Blut wird iiblicherweise ¢ = —0.48 verwendet [125]. Fiir die Annahme
eines konstanten Baseniiberschusses kann hiermit aus dem pH-Wert direkt der Korrekturfaktor
fiir pOo g ermittelt werden:

pOs pir = pOs,5 - 100487 A=pH) (5.16)
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Im vorliegenden Fall konnte allerdings nicht von einem konstanten Baseniiberschuss aus-
gegangen werden und die Bohr-Effekt-Korrektur musste daher mit Hilfe der pC'Oz-Messung
durchgefiihrt werden.

Der Proton-Bohr-Faktor liegt fiir menschliches Blut bei 50 prozentiger Sauerstoffsdttigung
bei ¢ = —0,428 £+ 0,010 und der entsprechende Carbamat-Bohr-Faktor bei ¢ = 0,054 +
0,006. Fiir Schweineblut wurde der &dquivalente Proton-Bohr-Faktor nach [122| zu ¢y =
—0,441 £ 0,005 bestimmt. Beriicksichtigt man die angegebenen Abweichungen, so ist er-
sichtlich, dass das Verhalten von Schweineblut beziiglich des Proton-Bohr-Faktors vom Men-
schenblutverhalten kaum abweicht. Daher soll im Folgenden angenommen werden, dass diese
Beobachtung auch fiir den Carbamat-Bohr-Faktor gilt und somit der Carbamat-Bohr-Faktor
des menschlichen Blutes anstelle des unbekannten Wertes fiir Schweineblut verwendet werden
kann (in [126] wird ein etwas groferer Wert von ¢ = 0,06 vorgeschlagen). Obwohl beide
Bohr-Faktoren séttigungsabhéngig sind, wird typischerweise der Wert bei 50 prozentiger Sau-
erstoffsdttigung zur Korrektur verwendet. Der korrigierte Sauerstoffpartialdruck pOs ergibt
sich daher aus dem gemessenen pOs g durch folgende Umrechnung:

pO2 — p02 g - 10—0,441(7,4—pH) . 100,054([0g10(40)—l0910(pCOQ)) (517)

Im Gegensatz zur Referenzmessung wurden die in Kapitel 5.6 vorgestellten photoakustischen
Messungen ohne Temperaturregelung durchgefiihrt. Diese Vorgehensweise ist méglich, da die
Sauerstoffsdttigung eine grofe Temperaturstabilitdt aufweist, wie im folgenden Kapitel ndher
erldutert wird.

5.5.2 Temperaturstabilitdt

Im Gegensatz zum Sauerstoffpartialdruck ist der Sauerstoffsittigungswert kaum temperatur-
abhéngig. Berechnungsbeispiele von Severinghaus [127] und Kelman [128] gehen stets davon
aus, dass die Sauerstoffsidttigung temperaturunabhéngig ist. Die Verschiebung der Sauerstoff-
dissoziationskurve ist somit nur auf die Temperaturabhingigkeit des Sauerstoffpartialdrucks
zuriickzufiihren. Diese Uberlegungen gelten allerdings nur fiir den Fall, dass das Blut withrend
der Temperaturdnderung luftdicht versiegelt ist. Tatséchlich ist auch die Sauerstoffséttigung
aufgrund der Temperaturabhéngigkeit des Sauerstoffpartialdrucks temperaturabhingig. Da
jedoch der Anteil des gebundenen Sauerstoffs, der zur Séttigung beitrigt, deutlich gréfer ist
als der im Blut physikalisch geloste Anteil, ist der Effekt deutlich geringer. Nach Reeves [121]
kann die Temperaturabhéngigkeit der Sauerstoffsdttigung mit Hilfe des Sauerstoffgehalts im
Blut folgendermafien beschrieben werden: Gegeben sei eine Blutprobe, die keinerlei externe
Gasaustauschmoglichkeiten besitzt, z. B. in einer blasenfreien Spritze. Nach [121| kann dann
der Sauerstoffgehalt der Blutprobe bei einer Temperatur 77 dargestellt werden durch:

002 = pOs (Tl) Be’ (Tl) + k- SatOq (Tl) (518)

Hierbei beschreibt Cp,[ml/1] den Gesamtsauerstoffgehalt als Sauerstoff in Milliliter pro Liter
Blut der Blutprobe, pOy den Sauerstoffpartialdruck, a den Bunsen-Loslichkeitskoeffizienten
des Blutes, x die Sauerstoffkapazitit des Hamoglobins und SatOy die Sauerstoffséttigung.
Nach Reeves kann die Sauerstoffkapazitit x mit Hilfe der Himoglobinkonzentration ¢y, [g/1]
unter Beriicksichtigung der Hiifner-Zahl nach folgender Formel berechnet werden:

1
k=134 cpm (5.19)
g
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Der Bunsen-Laslichkeitskoeffizient ist tabelliert fiir verschiedene Hamoglobinkonzentratio-
nen bei unterschiedlichen Temperaturen in [129] zu finden. Da sich nun der Gesamtsauer-
stoffgehalt durch Anderung der Temperatur fiir die Blutprobe nicht &ndern kann, wenn ein
Gasaustausch mit der Umgebung verhindert wird, kann aus Gleichung (5.18) fiir zwei unter-
schiedliche Temperaturen T} und T folgende Gleichung nach [121] hergeleitet werden:

pOs (Tl) By (Tl) + K - SatOs (Tl) = pOsy (Tg) iy (Tg) + K - SatOy (Tg) (5.20)

Wurde nun der Sauerstoffpartialdruck bei der Temperatur 7 gemessen, so kann der Sauer-
stoffpartialdruck bei der Temperatur 75 mit Hilfe der von Kelman [126, 128| und Severinghaus
[127] empirisch ermittelten Formel berechnet werden:

pOs (Ty) = pOyq (T1) - 10%024(12=T1) (5.21)

Fiir Schweineblut ergibt sich eine leicht andere Berechnungsvorschrift nach [122]:
pOs (T») = pOs (Ty) - 10%016-(12=T1) (5.22)

Des Weiteren ist die Sauerstoffsiattigung bei der Temperatur 77 ebenfalls bekannt, sofern
eine entsprechende Sauerstoffdissoziationskurve vorliegt. Da die Messgerédte zur Sauerstoff-
partialdruckbestimmung iiblicherweise bei T7 = 37 °C ihre Messungen durchfiihren, kann hier
die Standard-Sauerstoffdissoziationskurve verwendet werden. List man nun Gleichung (5.20)
nach SatO; (T3) auf und setzt Gleichung (5.22) ein, so erhélt man:

i pOy (T1) - (o (T}) — o (Tp) - 109:016-(T2=T1))
K

SatOq (Tz) = SatO4 (Th)

(5.23)

Dieser Zusammenhang soll an Beispielwerten verdeutlicht werden: Eine maximale Ande-
rung der Sauerstoffsdttigung wére vor allem im mittleren Bereich der Sauerstoffdissoziati-
onskurve zu erwarten, da sich hier kleine Sauerstoffpartialdruckéinderungen besonders stark
auswirken. Fiir pOy (T1) = 30mmHg, 77 = 37°C und 7o = 15°C ergibt sich mit Glei-
chung (5.12) ein SatOy (T1) = 43,01 %. Mit den entsprechenden Werten fiir die Bunsen-
Loslichkeitskoeffizienten o (71) = 0,0223 ™ und «a(T3) = 0,0316 2 (760 mmHg ent-
sprechen 1atm) aus [129] fiir eine angenommene Hémoglobinkonzentration von 150 § erhélt
man SatOs (Tz) = 43,17 %, also einen relativen Fehler von 0,4 %. Fiir eine Himoglobinkonzen-
tration von 100 # und den zugehérigen Bunsen-Loslichkeitskoeffizienten a (1) = 0, 0221 ml‘f;ltm

und « (T3) = 0,0312 mf_gltm ergibt sich SatOs (Ty) = 43,26 %, was einem relativen Fehler von
0,6 % entspricht. Dabei wurden die beiden Hamoglobinkonzentrationen so gewahlt, dass sie
den entsprechenden maximalen bzw. minimalen Himoglobinkonzentrationen im Schweineblut
nach [118] entsprechen. Daher kann also davon ausgegangen werden, dass ein maximaler relati-
ver Fehler von 0,6 % zu erwarten ist. Da, wie im folgenden Kapitel gezeigt wird, beim gesamten
Messverfahren ein relativer Messfehler von 8 — 14 % zu erwarten ist, ist die Abweichung durch

Temperaturdnderungen nicht signifikant.

5.5.3 Erwarteter Messfehler

Um die Messergebnisse beurteilen zu kénnen, wird in diesem Kapitel nun die zu erwartende
Unsicherheit (Standardabweichung des Mittelwerts) des Referenzsystems ermittelt. Nach [130]
kann die Unsicherheit dq einer Funktion ¢(z, ..., z) von mehreren Messwerten z, ..., z mit Hilfe
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der Unsicherheiten der einzelnen Messwerte dx, ..., §z aus der folgenden quadratischen Summe
ermittelt werden, falls diese Unsicherheiten voneinander unabhingig sind:

B B
5q = \/(ai5a:)2 Fot (5352)2 (5.24)

Die Giiltigkeit der Bedingung, dass die Unsicherheiten aller beriicksichtigter Messwerte un-
abhéngig voneinander sind, soll im Folgenden angenommen werden, da die einzelnen vom
IRMA TRUpoint® Blood Analysis System gemessenen Blutparameter von unterschiedli-
chen Messsonden bestimmt werden und die Abweichungen der pOsz-Umrechnungsfaktoren
sich ebenfalls auf unterschiedliche Messungen beziehen. Folgende Unsicherheiten sind zu be-
riicksichtigen: dpOa g der Sauerstoffpartialdruckmessung, dpH der pH-Wert-Messung, dpCO2
der Kohlendioxidpartialdruckmessung, d¢z des Proton-Bohr-Faktors und d¢o des Carbamat-
Bohr-Faktors. Lediglich bei der Unsicherheit von d¢c wurde die Abhéngigkeit von der Sau-
erstoffsittigung, wie sie in [22] beschrieben ist, beriicksichtigt, da fiir ¢g die von [122] bei
Sauerstoffsattigungen oberhalb von 50 % bereitgestellten Daten einen Messfehler besitzen, der
dhnlich grofs wie die ermittelte Abweichung vom ¢r-Wert bei 50 prozentiger Sauerstoffsétti-
gung ist. Auch das Sauerstoffdissoziationskurvenmodell besitzt nach [123] (Gleichung (5.12))
eine Unsicherheit. In [123] wurde durch Vergleichsmessungen ein relativer Fehler von 5,2 %
ermittelt. Dieser beobachtete relative Fehler kann jedoch vollstiandig auf die Messungenauig-
keit der bei dieser Messung verwendeten Messgerite zuriickgefiihrt werden, da eine derartige
Abschitzung zu einem zu erwartenden relativen Fehler von 6,7 % fiihrt. Daher wird die Un-
sicherheit dieses Sauerstoffdissoziationskurvenmodells als nicht signifikant angenommen und
findet in den folgenden Betrachtungen keine Beriicksichtigung.

Die zu ermittelnde Unsicherheit des Sauerstoffsattigungswertes dSatOs wird stufenweise
durchgefiihrt: Zunéchst kann Gleichung (5.17) in drei einzelne Messwertfunktionen g0, s,
gpr und gpco, zerlegt werden:

pOy = pOs g - 1070,441(7,47pH) . 100,054(10910(40)7log10(pCOQ))

= 4pOy,s " dpH * 9pCO2 (5.25)
Mit der Unsicherheit:
opO opO opO
5pOy = (£5qp02,5)2+(ﬁ(SQpH)Q'i_(ﬂéquOQ)Q (5.26)
8Qp02,5 0 dpH anC Os
Mit den Ableitungen:
8}902
= 4pH " 4pCO
OQPOQ,S P p 2
OpOs
Baprr = 4pOs,5 * 9pCO2
(3p02
) = 4pOy,5 " dpH (5.27)
qpC O
Dabei gilt:
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qp027s = pOQ,S
ot = 10~ 0:441(7.4—pH)
quOQ — 100.054([0910(40)—l0910(p002)) (528)

Die zugehéorigen Unsicherheiten bestimmt man aus den folgenden Gleichungen:

5QP0275 = 51702,5

0 0
OgpH = \/( qu5pH)2 + qu5¢H)2

(3pH 8¢ H
Sapcoy = 1 (20€02 500,24 (P05 2 (5.20)
peee IpCO; dpc

Die hierbei benotigten Ableitungen lauten:

ol —In(10) - ¢5 - 10
Ody
8‘]}7002 —pe—1
_— = — . 4 ¢C . C
9pCO, oc - 40 pCO,
angwmwmmm—mmw@»m%wmﬂc (5.30)
c

Die daraus resultierende Unsicherheit dpOs wird dann im n#chsten Schritt zur Bestimmung
der gesuchten Unsicherheit §SatOs verwendet:

05at02 2
pu— . 1
(5Sat02 \/( 8p02 5}?02) (5 3 )

Mit der zugehorigen Ableitung:

8SatOy  0,00717 - pO3** 4 0,00002 - pO3**
0pO2 — ((0,13534 - p02)30% 4 91,2)?

Die verwendeten Unsicherheiten der einzelnen Messparameter sind in Tabelle 5.1 zusam-
mengestellt.

Tabelliert sind jeweils der Messparameter x, der Mittelwert der Prézisionsmessung = und die
zugehorige Standardabweichung des Mittelwertes (Unsicherheit) dz. Hierbei ist zu beachten,
dass die Unsicherheiten fast aller Parameter je nach Messbereich unterschiedlich sind. Fiir
den pC'O9-Wert wurde daher beriicksichtigt, dass wihrend der in Kapitel 5.6 beschriebenen
Messungen ein sehr hoher Kohlendioxidpartialdruck gemessen wurde. Analog wurde mit den
gemessenen pH-Werten verfahren, die etwas niedrigere Werte zeigten als pH = 7,4. Zudem
wurde dem Umstand Rechnung getragen, dass ¢y und ¢¢ sittigungsabhéngiges Verhalten

(5.32)
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’ x ‘ T ox
pO2s | 71,9mmHg | 2,9mmHg
pO2 s | 165,9mmHg | 2,1mmHg
pH 7,228 0,007
pCOy | 71,4mmHg | 3,4mmHg
OH 0,441 0,005
(0%, 0,054 0,028

Tab. 5.1: Unsicherheiten der Messparameter nach [120] (pO2s, pH,
pCOs2), [122] (¢x) und [22] (dc).

zeigen und da zur Berechnung der Sauerstoffséittigung nur die Werte fiir eine Séttigung von
50 Prozent herangezogen wurden (vgl. Kapitel 5.5.1), ergeben sich dadurch deutlich hhere
Unsicherheiten fiir einen Sdttigungsbereich von 25 — 100 %. Fiir den Sauerstoffpartialdruck
sind jeweils zwei Werte in Tabelle 5.1 fiir hohe und niedrige Partialdriicke angegeben. Dies
erlaubt eine Berechnung fiir hohe bzw. niedrige Sauerstoffsidttigungen. Als Ergebnis erhilt
man einen relativen Fehler von etwa 8 % bei einer Sauerstoffsdttigung von SatOs =~ 99 %
und einen relativen Fehler von etwa 14 % bei einer Sauerstoffsittigung von SatOs ~ 85 %.
Dieses Ergebnis zeigt, dass fiir hohere Sauerstoffsittigungen eine leicht bessere Prizision des
Referenzmessverfahrens zu erwarten ist, die gemessenen Werte jedoch mitunter um bis zu 14 %
von den tatséchlichen Sauerstoffsdttigungswerten abweichen kénnen.

5.6 Messungen

In diesem Kapitel werden nun die Messergebnisse der photoakustischen Blutoxygenierungsmes-
sungen mit Halbleiterlasern aus [131] vorgestellt. Dabei wird im Folgenden zwischen nicht-
ortsaufgelosten und ortsaufgelosten Messungen (auch Bildgebung genannt) unterschieden. So-
wohl die Probenherstellung als auch der Messaufbau sind dabei verschieden.

5.6.1 Probenherstellung

Zur Probenherstellung wurden ca. 51 frisches Schweineblut von einem Schlachthof mit Hilfe
von Heparin stabilisiert (Heparin-Natrium-5000 ratiopharm, 5000 i.E. / 0.2ml Lésung pro
1 Liter Schweineblut). Anschliefend wurden mit einem MEDOS HILITE 7000 Oxygenator
(MEDOS Medizintechnik AG, Germany) die Blutproben mit den gewiinschten Sauerstoffsét-
tigungsstufen in einem kiinstlichen Blutkreislauf generiert. Diese Blutproben wurden zunéchst
in Spritzen gelagert, ehe sie dann in die jeweiligen Proben-Behélter umgefiillt wurden.

Als Probenbehilter fiir die nicht-orstaufgeldsten Oxygenierungs-Messungen wurden selbst-
abdichtende OptiCell™)-Behilter (Nunc GmbH & Co. KG, Langenselbold) verwendet. Bei
diesem Probenbehilter befindet sich die Blutprobe zwischen zwei 75 pm dicken transpa-
renten Polystyren-Membranen, die einen Abstand von ca. 2mm voneinander besitzen. Ein
OptiCellT™)_Behilter hat ein ungefihres Fassungsvermogen von 10 ml. Jede Blutprobe wur-
de kurz vor dem Befiillen und kurz nach der photoakustischen Messung mit Hilfe des Referenz-
systems vermessen. Die resultierenden Sauerstoffpartialdriicke dieser beiden Messzeitpunkte
wichen nicht signifikant voneinander ab, so dass eine Verdnderung des Sauerstoffgehalts der
Blutprobe wihrend der photoakustischen Messung ausgeschlossen werden konnte. Um den-
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Abb. 5.8: Prinzipbild des  Messaufbaus fiir = nicht-ortsaufgeldste
Oxygenierungsmessungen.

noch kleinen Abweichungen Rechnung zu tragen, wurde jeweils der Mittelwert von den beiden
ermittelten Sauerstoffpartialdriicken gebildet.

Fiir die ortsaufgelosten Oxygenierungs-Messungen wurden zwei gleiche PVC-Schlduche mit
einem inneren Durchmesser von ca. 0,45 mm verwendet. Die Enden dieser beiden Schliu-
che wurden mit Spritzen mit geniigend kleinen Kaniilen verschlossen. Im ersten Experiment
zur ortsaufgeldsten Oxygenierungs-Messung wurden beide Schlduche mit dem gleichen deoxy-
geniertem Schweineblut befiillt. Im zweiten Experiment zur ortsaufgelosten Oxygenierungs-
Messung wurde dann das Blut des einen Schlauches durch oxygeniertes Schweineblut ersetzt.

5.6.2 Messaufbau

Gemessen wurde sowohl bei den nicht-ortsaufgeldsten Oxygenierungs-Messungen als auch bei
den ortsaufgelosten Oxygenierungs-Messungen in Transmissionsgeometrie [131]. Die beiden
verwendeten Messaufbauten sind in Abb. 5.8 und Abb. 5.9 dargestellt. Die Messungen wurden
mit dem in Kapitel 3 beschriebenen Halbleiterlasersystem bei einer Pulsrepetitionsfrequenz
von 1041 Hz und einer Pulsldnge von 101 ns durchgefiihrt. Die verwendeten Pulsenergien be-
trugen 8,5 pJ bei 650nm, 5,5 pJ bei 808 nm, 5 pJ bei 850nm und 12 pJ bei 905nm. Um
eine ausreichende photoakustische Signalamplitude zu erreichen, wurde das aus dem 600 pm-
Faserbiindel ausgekoppelte Licht mit Hilfe der in Kapitel 3.3 beschriebenen Optik auf die
Probe fokussiert.

Fiir die beiden Messaufbauten wurden zwei unterschiedliche Schalldetektionssysteme be-
nutzt:

Die nicht-ortsaufgelosten Oxygenierungs-Messungen wurden mit einem Einzelelement-Ultra-
schallwandler (Olympus Panametrics-C380, Mittenfrequenz: 3,5 MHz, Fokusabstand: 75 mm)
in Kombination mit zwei kaskadierten Verstirkern (1.Verstarker: Miteq AU-3A-0110, 58 dB;
2.Verstirker: Olympus Panametrics NDT 5900PR, 40 dB) und einem digitalen Speicher-Os-
zilloskop (LeCroy WaveRunner 104MXs, 1 GHz, 10 GS/s) durchgefiihrt.
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Abb. 5.9: Prinzipbild des Messaufbaus flir ortsaufgeloste
Oxygenierungsmessungen.

Die ortsaufgelosten Oxygenierungs-Messungen hingegen wurden mit einem modifizierten kli-
nischen Ultraschallsystem (Sonix RP, Ultrasonix Medical Corp.) und einem Ultraschallwandler-
Curved-Array (C5-2/60, Ultrasonix Medical Corp., Richmond, BC, Canada, 128 Elemen-
te, -6 dB relative Bandbreite: 60 %, Mittenfrequenz: 3,5 MHz, Elementbreite: 0.424 mm, Ele-
mentabstand: 0.4792 mm, Radius: 60 mm) aufgenommen.

Bei der nicht-ortsaufgeldsten Oxygenierungs-Messung (Abb. 5.8) wurden die OptiCell(TM)-
Behilter mit den Blutproben in einem ortsfesten PVC-Rahmen gehaltert, so dass sich die
Blutprobe im Fokus des Lasers befand. Dieser Aufbau diente dazu zu demonstrieren, dass
quantitative Blutoxygenierungsmessungen mit dem Halbleiterlasersystem mdglich sind. Die
hierfiir erforderlichen Kalibrationsmessungen (vgl. Kapitel 5.6.3) wurden in exakt derselben
Geometrie durchgefiihrt.

Bei der ortsaufgelosten Oxygenierungs-Messung (Abb. 5.9) wurden die beiden in Kapitel
5.6.1 beschriebenen PVC-Schlduche so in einem PVC-Halter angeordnet, dass sie sowohl {iber-
einander als auch hintereinander angeordnet waren, wie in Abb. 5.9 schematisch dargestellt ist.
Die beiden Schldauche modellierten zwei Blutgefifie und der Autbau diente dazu, quantitative
ortsaufgeldste Blutoxygenierungsmessungen mit Halbleiterlasern zu demonstrieren. Entschei-
dend fiir eine erfolgreiche quantitative ortsaufgeloste Blutoxygenierungsmessung ist, dass beide
Schlduche moglichst gleichméfig von allen verwendeten Wellenlingen ausgeleuchtet werden.
Da bei dem hier benutzten Halbleiterlasersystem die Laserstrahlen der einzelnen Wellenlédngen
in unterschiedlichen Fasern eines Faserbiindels gefiihrt werden, beleuchten sie am Faserausgang
stets etwas andere Flidchen. Um dennoch quantitative ortsaufgeloste Blutoxygenierungsmes-
sungen durchfiihren zu konnen, wurden zwei Wellenldngen so gewihlt, dass deren Laserstrahlen
zwar etwas andere Bereiche der Schlduche beleuchten, jedoch beide Schlduche dhnlich starke
photoakustische Signale bei gleichen Blutproben erzeugen. Aus diesem Grund wurden beim
Aufbau gemifs Abb. 5.9 nur zwei Wellenldngen verwendet.
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5.6.3 Kalibrierung

Prinzipiell wurden fiir die Messungen zwei Kalibrierungen durchgefiihrt: eine Kalibrierung
(Kalibrierung 1) bzgl. der einfallenden Fluenz N(X) - F(7) (vgl. Gleichung (5.9)) und eine
Kalibrierung (Kalibrierung 2) bzgl. der Streuparameter Mpp0,(A) und Mpp(A). Um den Ein-
fluss der wellenlingenabhingigen Fluenz zu kompensieren (Kalibrierung 1), wurde in bei-
den Aufbauten (Abb. 5.8 und Abb. 5.9) zunichst ein hinter eine OptiCell”™-Folie geklebtes
Neutraldichte-Filter (Schottglas, NG9) photoakustisch vermessen. Die wellenlingenabhéngig-
en Absorptionseigenschaften dieses Filters sind sehr genau bekannt und koénnen daher dazu
verwendet werden, die maximale Fluenz der einzelnen Wellenldngen relativ zueinander zu be-
stimmen. Es wird also das maximale photoakustische Signal zu jeder optischen Wellenldnge
bestimmt und durch den zugehdrigen optischen Absorptionskoeffizienten des Filters geteilt.
Zwar besitzt dieses Filter einen anderen Griineisenkoeffizienten als Blut, mit dieser Vorge-
hensweise erhélt man jedoch einen Normierungsfaktor, der proportional zu N(X) - F(7) ist.
Teilt man nun die fiir das Blut ermittelten photoakustischen Messwerte durch diesen Faktor,
so kann man damit die Wellenldngenabhingigkeit der Fluenz beseitigen.

Um den Einfluss der Streuparameter Mppo0,(A\) und Mpp(A) zu eliminieren (Kalibrierung
2), wurden bei der nicht-ortsaufgelosten Messung zwei Kalibrier-Blutproben mit stark unter-
schiedlicher, jedoch bekannter Sauerstoffsittigung genutzt. Eine stark unterschiedliche Sau-
erstoffsidttigung ist bei diesem Kalibrierungsschritt notwendig, da bei dicht beieinander lie-
genden Sauerstoffsdttigungswerten Messfehler deutlicher ins Gewicht fallen wiirden. Im Falle
der ortsaufgeldsten Messung kann dieser Kalibrierungsschritt vernachlassigt werden, da davon
ausgegangen wird, dass die durch Streuung induzierten Abweichungen aufgrund der kleinen
Schlauchdurchmesser nur sehr gering sind. Diese Annahme basiert darauf, dass nach [111]
erst ab einer Eindringtiefe von - ein Einfluss der optischen Streuung auf das photoakus-
tische Signal zu beobachten ist. Mit den Daten aus Abb. 5.2, Abb. 5.3 und Abb. 5.4 ergibt
sich aus Gleichung (2.83) ein minimaler Wert fiir die hier verwendeten Wellenlidngen von
L= 0,393 mm fiir eine Blutsauerstoffsittigung von 50 % und bei einem Himatokrit-Wert
von 42% bei 650 nm. Dieser Wert kann als eine untere Abschétzung betrachtet werden, da
der zugrunde liegende Hamatokrit-Wert einen Maximalwert darstellt, denn der iibliche bei
Schweineblut zu findende Hamatokrit-Wert liegt im Bereich von 30 % — 42 % [118] und nach
[25] steigt der optische Extinktionskoeffizient u; mit groker werdenden Hamatokrit-Werten.
WEeil die verwendeten PVC-Schlduche einen Innendurchmesser von ca. d = 0,45 mm aufweisen,
ergibt sich damit eine mittlere Weglédnge des Lichtes quer zum Schlauch (z = 7r-(d§)2 = ”T'd) von
Z = 0,353 mm. Dieser Wert ist vergleichbar mit der zuvor bestimmten unteren Abschétzung
und der zweite Kalibrierungsschritt kann daher, falls nicht vollstdndig deoxygeniertes Blut

verwendet wird, vernachlissigt werden.

5.6.4 Messergebnisse

Aus Gleichung (5.11) kann unter der Annahme, dass die Summe k = kgpo, + kg konstant
und wellenléngenunabhéngig ist, ein linearer Zusammenhang zwischen der Sauerstoffsittigung
SatOy und dem detektierten photoakustischen Signal p(\) hergeleitet werden:
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p(A) = Q- T (Mupo,(N) - krpvo, - €160,(N)
+ Mup(A) - kup - €mp(A) + pog) - N(A) - mup - F'(7)
o pN) = k- QT - (Mo, (N - €1150s(\) — Miry(A) - exn(N)) - SatOs
+ My () - ems(N) + B2 - NV - gy - F(7)
— m()) - SatOs + b(A) (5.33)

Daher wurde in einem ersten nicht-ortsaufgeldsten Experiment die Linearitét des photoakus-
tischen Signals iiber der Sauerstoffsittigung des Referenzsystems untersucht. Hierzu wurde nur
der erste Schritt der Kalibrierung durchgefiihrt. Die Giite der Linearitéit der gemessenen Daten
kann nach [132] mit Hilfe des Bestimmtheitsmafes R? ermittelt werden. Die Definition des Be-
stimmtheitsmafies basiert auf dem Prinzip des Kleinste-Quadrate-Schitzers. Im vorliegenden
Fall wird fiir jede Messreihe einer optischen Wellenlénge eine Ausgleichsgerade als Funkti-
on des Referenzsittigungswertes SatOsg ..y mit kleinster quadratischer Abweichung ermittelt
und mit Hilfe der so bestimmten Parameter m und b ein Schitzwert y(\) aus der folgenden
Geradengleichung berechnet:

@\()‘) = m(>‘) : SatOQ,ref + b()\) (534)

Die Abweichung dieses Schétzwertes y(A) von den photoakustisch bestimmten Werten y;(\)
= p(A) (mit dem Datenpunktsindex t = 1,2, 3, ..., T, wobei T" der Gesamtzahl der Datenpunkte
entspricht) wird nach [132] als Residuum @y (A\) = y;(\) —7(\) bezeichnet. Die Varianzen ()
und o2(y) zu Uy(A\) und y;(A) sind definiert als [132]:

1 T
= = S G0 -5

Hierbei wurde beriicksichtigt, dass das arithmetische Mittel der Residuen @(\) gleich Null
ist und die arithmetischen Mittel des Schétzwertes y(\) und der photoakustisch ermittelten
Werte y; () gleich sind [132]. Nach [132] ist dann das Bestimmtheitsmaf definiert als:

R*=1- (5.35)

Je niher R? bei Eins liegt, desto besser ist die Anpassung der geschitzten Geradenglei-
chung an die gemessenen Werte, d. h. desto deutlicher zeigt sich das lineare Verhalten der
photoakustischen Messwerte.
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Abb. 5.10: Gemessene photoakustische Signale (unter Verwendung von
Kalibrierung 1) bei einer optischen Wellenlinge von 650 nm.

In Abb. 5.10 und Abb. 5.11 sind nun die gemessenen photoakustischen Signale fiir die unter-
schiedlichen optischen Wellenldngen in Abhéngigkeit von den Referenzséttigungswerten und
die zugehdrigen Ausgleichsgeraden aufgetragen. Dabei wurde das photoakustische Signal mit
Hilfe des Betrags des analytischen Signals demoduliert und die Maximalamplitude aufgetra-
gen. Die jeweiligen berechneten Bestimmtheitsmaf-Werte sind in Tabelle 5.2 aufgefiihrt.

’)\/nm‘RQ ‘
650 | 0,93
808 | 0,43
850 | 0,80
905 | 0,70

Tab. 5.2: Berechnete Bestimmtheitsmafe nach Abb. 5.10 und Abb. 5.11.

Wie aus Tabelle 5.2 zu erkennen ist, ist das beste lineare Verhalten bei der optischen Wel-
lenlinge 650 nm zu beobachten. Hingegen kann beim R?-Wert bei 808 nm kaum noch von
einem linearen Verhalten gesprochen werden. Diese Unterschiede kénnen zwei prinzipielle Ur-
sachen haben: Es konnte sich entweder um ein Justage-Problem handeln oder die Kombination
aus einem relativ niedrigen Absorptionskoeffizienten bzw. kleinem Absorptionskoeffizienten-
unterschied mit einer relativ geringen Intensitét fiihrt bei den nahinfraroten Wellenldngen zu
groferen Messfehlern.

Fiir die quantitative Sauerstoffsittigungsmessung wurde nun die zweite Kalibrierung durch-
gefiihrt. Die Kalibrierung des Messsystems erfolgte mit zwei bekannten Blutproben, d. h. durch
Bestimmung zweier Parameter pgp0,(A) und pgp(A) fiir jede einzelne Wellenléinge A, so dass
gilt:
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Abb. 5.11: Gemessene photoakustische Signale (unter Verwendung von
Kalibrierung 1) der nahinfraroten Wellenldngen 808 nm, 850 nm und
905 nm.

p()‘) = PHbO, ()\) : kHbOg " €EHbOo ()\) + pr()\) ki - GHb()\) (5.36)

Durch diese beiden Parameter sind dann die beiden Streuparameter Mo, (A) und Mgy (N)
indirekt bestimmt. Die Sauerstoffsidttigung kann mit Hilfe der Pseudo-Inversen-Matrix aus
einem Gleichungssystem, das aus jeweils einer Gleichung vom Typ (5.36) fiir jede verwende-
te Wellenldnge gebildet wird, bestimmt werden. Die resultierenden Sauerstoffséttigungswerte
SatO pa sind in Abb. 5.12 in Abhéngigkeit von den Referenzséttigungswerten SatOs.r
dargestellt. Die nach Kapitel 5.5.3 bestimmten Unsicherheiten der Referenzwerte sind als Feh-
lerbalken eingezeichnet.

Wie aus Abb. 5.12 zu ersehen ist, liegen fast alle photoakustisch gemessenen Sittigungswer-
te im Unsicherheitsbereich der Referenzsittigungswerte. Daher ist davon auszugehen, dass das
photoakustische Messsystem zumindest eine vergleichbare Prézision wie das Referenzsystem
aufweist. Verwendet man als Schitzwerte y die Referenzsittigungswerte, so erhélt man aus
Berechnungen analog zu Kapitel 5.6.4 einen R?>-Wert von 0, 96. Dies bedeutet, dass die photo-
akustischen Messwerte eine relativ gute lineare Abhéngigkeit von den Referenzdaten zeigen. In
Abb. 5.13 ist neben den photoakustisch ermittelten Sdttigungswerten auch deren Ausgleichs-
gerade der Ideallinie gegeniibergestellt. Die photoakustisch ermittelten Séttigungswerte liegen
demnach auf einer Geraden, die eine leicht andere Geradensteigung als die Ideallinie aufweist.
Der R?-Wert fiir die Ausgleichsgerade als Schitzwert betriigt 0,97 und ist damit nur gering-
fiigig besser als der R2-Wert der Ideallinie. Die photoakustische Sittigungswertbestimmung
gibt also den Séttigungsverlauf dhnlich gut wieder wie das Referenzsystem.
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Abb. 5.12: Mit Hilfe der Kalibrierung photoakustisch ermittelte Sauer-
stoffsdttigung in Abhingigkeit von den Referenzsdttigungswerten.
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Abb. 5.13: Vergleich zwischen der Ausgleichsgeraden der photoakustisch
ermittelten Sdttigungswerte und der Ideallinie.
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Abb. 5.14: Experiment 1: Normiertes und interpoliertes Photoakustik-
Bild des Blutgefafimodell-Phantoms gefiillt mit deoxygeniertem
Schweineblut bei Beleuchtung mit Laserlicht der Wellenlénge 650 nm.

5.6.5 OrtsaufgelGste Messergebnisse

Die ortsaufgelosten Messungen wurden, wie bereits erldutert, in zwei Experimenten durchge-
fiihrt: Im ersten Experiment wurden beide Schlduche des Schlauchphantoms mit dem gleichen
deoxygenierten Blut befiillt. Im zweiten Experiment wurde dann das Blut aus dem oberen
Schlauch durch oxygeniertes Blut ausgetauscht. Die photoakustischen Messungen wurden bei
den zwei optischen Wellenlédngen 650 nm und 850 nm durchgefiihrt, die bereits in den nicht-
ortsaufgelosten Messungen die besten R?-Werte aufwiesen. Dies gibt zwar noch keinen Auf-
schluss iiber das Gesamtverhalten der Wellenléngenkombination, ist aber ein erstes Indiz fiir
das angestrebte lineare Verhalten. Aus den mit dem Ultraschallwandler-Array detektierten
Ultraschallsignalen wurden mit Hilfe eines Strahlformungs-Algorithmus (,,Delay-and-Sum®),
durch Bildung des Betrags des analytischen Signals und durch anschliefendes Normieren auf
die Maximalamplitude, die in Abb. 5.14, Abb. 5.15, Abb. 5.16 und Abb. 5.17 dargestell-
ten Photoakustik-Bilder erzeugt. Die Bildpunkte sind dabei vierfach interpoliert worden. Aus
Abb. 5.14 und Abb. 5.16 ist ersichtlich, dass beide Wellenldngen die Schlduche gleichméfig
ausleuchten, jedoch seitlich versetzte (lateral) Bereiche beleuchten. Daher kénnen quantitati-
ve Aussagen iiber die Sauerstoffsittigung nur jeweils pro Schlauch angegeben werden, nicht
jedoch Sauerstoffsdttigungsianderungen innerhalb eines Schlauches (die das Referenzsystem
im Ubrigen auch nicht auflésen konnte). Durch Vergleichen von Abb. 5.14 mit Abb. 5.15
bzw. Abb. 5.16 mit Abb. 5.17 kann die qualitative Verdnderung der Sauerstoffséttigung beim
Probenwechsel zwischen dem ersten und dem zweiten Experiment beobachtet werden: Bei
Beleuchtung mit Licht der Wellenldnge 650 nm verschwindet der obere Schlauch bei Fiillung
mit oxygeniertem Blut aus Abb. 5.15, wihrend er bei 850 nm unter den gleichen Bedingungen

(Abb. 5.17) sichtbar bleibt.
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Abb. 5.15: Experiment 2: Normiertes und interpoliertes Photoakustik-
Bild des Blutgefaftmodell-Phantoms gefiillt mit oxygeniertem (oben)
und deoxygeniertem (unten) Schweineblut bei Beleuchtung mit
Laserlicht der Wellenldnge 650 nm.
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Abb. 5.16: Experiment 1: Normiertes und interpoliertes Photoakustik-
Bild des Blutgefifimodell-Phantoms gefiillt mit deoxygeniertem
Schweineblut bei Beleuchtung mit Laserlicht der Wellenlénge 850 nm.
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Abb. 5.17: Experiment 2: Normiertes und interpoliertes Photoakustik-
Bild des Blutgefaftmodell-Phantoms gefiillt mit oxygeniertem (oben)
und deoxygeniertem (unten) Schweineblut bei Beleuchtung mit
Laserlicht der Wellenlédnge 850 nm.

Die Ergebnisse der quantitativen Auswertung der photoakustischen Maximalamplitude (ge-
trennt fiir jeden Schlauch) ohne den zweiten Kalibrierungsschritt sind in Abb. 5.18 dargestellt.
Aufgrund der mit der Vernachldssigung des zweiten Kalibrierungsschritts durchgefiihrten Né-
herung sind die ermittelten Werte fiir das deoxygenierte Blut weniger prézise als bei der
nicht-ortsaufgelosten Messung. Es ist jedoch zu beobachten, dass diese photoakustisch gemes-
senen Séttigungswerte sehr dicht beieinanderliegen, obwohl sich die Blutproben nicht alle im
gleichen Schlauch befanden. Das bedeutet, dass Blut mit gleicher Sauerstoffsidttigung ortsun-
abhéngig zu den gleichen Messergebnissen fiithrt. Diese Resultate zeigen, dass ortsaufgeldste
quantitative Oxygenierungsmessungen mit Halbleiterlasern moglich sind, die Genauigkeit die-
ser Messungen jedoch kalibrationsabhingig ist.

Es konnte also mit diesen Experimenten demonstriert werden, dass mit Hilfe eines klinischen
Ultraschallsystems unter Verwendung eines Standard-Ultraschallwandler-Arrays quantitati-
ve ortsaufgeldste photoakustische Blutoxygenierungsmessungen mit Halbleiterlasern mdéglich
sind. Da nach [77] die Blutsauerstoffsittigungsmessung eng mit der Tumordetektion verbun-
den ist, ist dies ein erster Schritt fiir den Einsatz von halbleiterlaserbasierten photoakustischen
Messsystemen in der Tumordiagnostik.
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Abb. 5.18: Photoakustisch bestimmte Sauerstoffsittigung in Abhéngig-
keit von den Referenzsittigungswerten fiir die zwei Blutgeféfsmodell-
Phantom-Experimente.
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6 Zusammenfassung und Ausblick

Die vorliegende Arbeit behandelte den Einsatz von Halbleiterlasern fiir die photoakustische
Bildgebung. Sie ermdglichen eine deutlich kostengiinstigere und kompaktere Realisierung des
fiir die Photoakustik bendtigten Laseranregungssytems als die iiblicherweise verwendeten Grofs-
lasersysteme. Der Aufbau des hier entwickelten Mehrfarbhalbleiterlasersystems wurde einge-
hend in Kapitel 3 beschrieben und in diesem Zusammenhang auch die unterschiedlichen opti-
schen und elektrischen Figenschaften der einzelnen Halbleiterlasertypen charakterisiert. Ferner
wurden drei mégliche Glasfaserbiindel fiir die fasergebundene Beleuchtung der Probe mit ihren
Vor- und Nachteilen vorgestellt. Da sich die von Halbleiterlasern generierten Laserpulse je-
doch deutlich von denen der Grofslasersysteme sowohl in Pulsdauer als auch in ihrer Intensitét
unterscheiden, wurden in Kapitel 4 die Auswirkungen verschiedener Laserpulslingen auf das
detektierte photoakustische Signal mit zwei unterschiedlichen Ultraschallwandlern untersucht.
Als Ergebnis ist festzuhalten, dass die Laserpulsdauer auf die Bandbreite des detektierenden
Ultraschallwandlers abgestimmt werden muss, um ein maximales Signal-zu-Rausch-Verhéltnis
zu erhalten.

In einem ersten Farbstoffexperiment wurden dann die spektroskopischen Fahigkeiten des
halbleiterlaserbasierten Photoakustiksystems unter Beweis gestellt. Durch die Verwendung
zweier unterschiedlicher Laserwellenlingen konnte der optische Kontrast im Ultraschallbild
sichtbar gemacht werden.

Im letzten Teil des Kapitels 4 wurde schlieflich auf Kodierverfahren als Kompensations-
moglichkeit der gegeniiber den Grofilasersystemen reduzierten Pulsenergie der Halbleiterlaser
niher eingegangen. Es zeigte sich, dass bei der Verwendung geeigneter Golay-Kodierungen
die hohe Laserpulswiederholfrequenz zu Gunsten eines gegeniiber einfacher Mittelung héheren
Signal-zu-Rausch-Verhiltnisses genutzt werden kann und sogar einen gleichzeitigen Mehrfarb-
betrieb ermoglicht. Mit einer geeigneten Kodierung kann also die geringere Pulsenergie der
Halbleiterlaser durch ihre hohe Laserpulswiederholfrequenz teilweise kompensiert werden. Der
Mehrfarbbetrieb bietet dariiber hinaus die Moglichkeit, spektroskopische Informationen simul-
tan zu detektieren, was mit Hilfe von durchstimmbaren Nd:YAG-OPO-Systemen nicht moglich
ist.

In Kapitel 5 wurde schliefslich gezeigt, dass mit dem hier vorgestellten Halbleiterlasersystem
sowohl quantitative als auch ortsaufgeloste quantitative Blutsauerstoffoxygenierungsmessun-
gen durchgefiihrt werden kénnen. Die Uberwachung der Blutsauerstoffsittigung kénnte nach
[77] zur Diagnose von Tumorgewebe verwendet werden. Der Nachweis, dass Halbleiterlaser
Blutoxygenierungsmessungen erlauben, ist damit ein erster wichtiger Schritt zur photoakusti-
schen Mammographie mit Halbleiterlasern.

Insgesamt konnte also gezeigt werden, dass Halbleiterlaser das Potential besitzen, zukiinftig
die biomedizinische Photoakustik kostengiinstiger und kompakter zu machen.

Die nichsten Schritte wiren nun, das Lasersystem noch leistungsfihiger und kompakter zu
realisieren. Dieser Ansatz fiihrt einerseits zur Verwendung einer noch gréfseren Anzahl von
Laserdioden in Form von Laserdiodenbarren oder -arrays, die mit Hilfe von Mikrooptiken
in eine optische Faser eingekoppelt werden, wie es beispielsweise schon bei der Verwendung
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6 Zusammenfassung und Ausblick

des 650 nm-Laserdiodenbarrens geschehen ist (vgl. Kapitel 3.3). Andererseits liefe sich durch
eine laserdiodenspezifische Anfertigung des Laserdiodentreibers dessen Kompaktheit und die
Laserpulsdauer weiter optimieren. Auf diese Weise wire es moglich, die Laserdiodenbarren
inklusive des Treibers direkt in den Aplikator des Ultraschallgerits zu integrieren, ohne eine
optische Faser zu bendétigen. Hierbei wére jedoch eine effektive elektrische Abschirmung des
Laserdiodentreibers gegen den Ultraschallwandler unerlasslich.

Fiir den klinischen Einsatz ist ferner eine soft- und hardwareseitige Implementierung der
Kodieralgorithmen notwendig, um Echtzeit-Abbildungen zu erméglichen.

Um eine hochauflésende photoakustische Bildgebung zu ermdglichen, konnte die Bandbreite
der akustischen Detektion durch die Verwendung von optischen Detektionsverfahren, wie sie
beispielsweise von Laufer et al. [43] vorgestellt wurden, deutlich erhoht werden. Neben der
hoheren Auflosung kénnte zudem auch das akustische Spektrum ausgewertet werden, um ka-
librationsfreie quantitative Absorptionsmessungen durchfithren zu kénnen (vgl. [117]). Ferner
wiren sogar kontaktlose interferometrische Messungen realisierbar (vgl. [133]), die beispiels-
weise bei chirurgischen Eingriffen als Bildgebungssysteme verwendet werden konnten. Zieht
man nun noch in Betracht, dass eine derartige optische Detektion des akustischen Signals
ebenfalls mit Halbleiterbauelementen realisierbar ist, so konnte mit einem rein optischen Pho-
toakustiksystem die Miniaturisierung noch weiter vorangetrieben werden.

Zukiinftig sollte die Photoakustik jedoch nicht auf biomedizinische Anwendungsgebiete und
auf die Verwendung von Licht als Anregungsquelle beschrinkt bleiben. Bei der Detektion von
Terahertzstrahlung wird beispielsweise schon seit langem ein photoakustisches Detektorprin-
7ip, das unter dem Namen ,Golay-Zelle“ bekannt ist, verwendet [134]. Die Terahertzstrahlung
wird von einer Absorberschicht absorbiert und generiert photoakustisch eine Schallwelle in
einer Gaszelle. Eine Wand der Gaszelle besteht aus einem flexiblen Spiegel, so dass die Druck-
dnderungen innerhalb der Gaszelle optisch ausgelesen werden koénnen [135]. Mit Hilfe einer
starken Terahertzpulsquelle, wie z. B. einem p-Germanium-Laser, der nach einem Konzept
von [136, 137| ebenfalls im Rahmen dieser Arbeit aufgebaut wurde, kénnte das Detektions-
konzept der Golay-Zelle dazu verwendet werden, um spektroskopische Gasuntersuchungen im
Terahertzspektrum durchzufithren. Nach [135] kénnen Molekiile anhand ihres Terahertzab-
sorptionsspektrums identifiziert und ihre molekulare Dynamik bestimmt werden. Wesentliche
Vorteile des photoakustischen Ansatzes wéren, dass die durch das Gas transmittierte Tera-
hertzstrahlung nicht detektiert werden muss und die Gaszelle akustisch resonant ausgefiihrt
werden kénnte, um ein hohes Signal-zu-Rausch-Verhéltnis zu gewdhrleisten. Mit einem solchen
Messsystem wéren dariiber hinaus auch biomedizinische Analysen der ausgeatmeten Luft von
Patienten vorstellbar.

Die Photoakustik ist also dufserst vielseitig einsetzbar, welche Konzepte sich dabei auch
wirtschaftlich durchsetzen werden, wird die Zukunft zeigen.
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