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Verzeichnis der Kurzzeichen, Abkürzungen und Indizes

Größe Einheit Benennung

µ s mm-1 Streukoeffizient

µ’s mm-1 reduzierter Streukoeffizient

µa mm-1 Absoptionskoeffizient

µeff mm-1 eff. Dämpfungskoeffizient

g Anisotropiefaktor

Nabs Absorptionsprozesse

Nstr Streuprozesse

d mm Gewebedicke

p(s,s’) Streuphasenfunktion

s,s’ Richtungsvektoren

n, n’, ni Brechungsindex

a Albedo

τop mm optische Tiefe

L(r,s) W cm-2 sr Strahlungsdichte

Φ(r) W cm-2 Gesamtstrahlungsdichte

I0 (r ) W einfallende Lichtintensität

z mm Gewebetiefe

S(r,s) W cm-2 sr Quelltherm Fluoreszenzerscheinungen

Θ Streuwinkel

Rd rel. diffuse Reflexion

Td rel. diffuse Transmission

Tt rel. totale Transmission

Tc rel. kollimierte Transmission

SKM mm-1 Streuparameter (Kubelka-Munck)

AKM mm-1 Absorptionsparameter (Kubelka-Munck)

Q(r ) W cm-3 Quellterm

Ri rel. intrinsischer Reflexionskoeffizient

P W Leistung
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λ nm Wellenlänge

λW W K-1 cm-1 Wärmeleitfähigkeit

cp J g-1 K-1 Wärmekapazität

ρ g cm-3 Dichte

T K Temperatur

t sec Zeit

W rel. Wassergehalt

χ m2 sec-1 Temperaturleitfähigkeit

Ω Ratengröße

A sec-1 gewebespezifische Konstante

E J mol-1 gewebespezifische Konstante

R J K-1 mol-1 Gaskonstante

kB J K-1 Bolzmankonstante

h J sec Planck’sche Wirkungskonstante
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1 Motivation

Die Anwendung des Lasers in der Medizin als therapeutisches und diagnostisches Instrument,

hat sich in den letzen Jahren stark verbreitet. Im Unterschied zur Radiologie ist jedoch ein De-

fizit in der Dosimetrie der Laseranwendung erkennbar.

Wenn Laserlicht auf Gewebe einwirkt, hängt die Art der Wechselwirkung von den optischen

Eigenschaften des Gewebes (Streukoeffizient, Absorptionskoeffizient, Dichte etc.) und von

den physikalischen Parametern des Laserlichts (Wellenlänge, Energiedichte, Wiederholrate,

Bestrahlungsdauer, Spotgröße) ab.

Photonen können im Gewebe sofort absorbiert werden, ohne gestreut worden zu sein oder

erst, nachdem sie Mehrfachstreuung an Gewebeinhomogenitäten erfahren haben. In beiden

Fällen kommt es zur Energieübertragung, die eine Erhöhung der Gewebetemperatur nach sich

zieht.

Um diese thermischen Reaktionen mathematisch in ein Modell einzubinden, ist es unbedingt

erforderlich, Kenntnisse der Lichtverteilung, der Wärmeleitung und insbesondere des dynami-

schen Verhaltens der optischen Eigenschaften von biologischen Materialien zu haben.

Die vorliegende Arbeit widmet sich daher der experimentellen Untersuchung von lase-

rinduzierten Temperaturfeldern und ihres Einflusses auf die optischen Eigenschaften von

biologischen Geweben.

Ziel dabei ist es, physikalische Schlußfolgerungen zu treffen, die zu einer exakteren Dosime-

trie der Laseranwendung in der Medizin beitragen.
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2 Einleitung

1960 gelang es dem Wissenschaftler MAIMAN, den Laser zu entwickeln, der bereits kurze

Zeit später reges Interesse bei Medizinern fand. Besonders in der Ophthalmologie und der

Dermatologie nutzte man schon frühzeitig die therapeutische Wirkung dieser neuen Licht-

quelle.

Heute hat sich der Laser nicht nur in der Industrie sondern auch in der Medizin als anerkann-

tes „Spezialinstrument“ etabliert und wird nahezu in allen medizinischen Fachgebieten einge-

setzt. Im wesentlichen nutzt man dabei einen Wellenlängenbereich von ca. 200 nm bis 11.000

nm, wobei die Eindringtiefe des Laserlichtes im jeweiligen biologischen Gewebe vom UV-

zum IR-Bereich stark variiert.

Setzt man biologisches Gewebe Laserstrahlung aus, so erfolgt durch die intrinsischen opti-

schen Eigenschaften des biologischen Gewebe eine Photonenabsorption. Diese bedingt infol-

ge der Energieübertragung eine Temperaturerhöhung und folgend eine Änderung der chemi-

schen und physikalischen Struktur des Gewebes (Abb.2—1)./1/

Das Gewebe ändert sowohl seine Farbe (Gewebe ‘’bleicht aus’’) als auch seine Konsistenz

(Gewebeverfestigung, ‘’Aufquelleffekt’’). Im Inneren des Gewebes kommt es zu einer bioche-

mische Zellwirkung, der so genannten Koagulation. Diese Denaturierung der Proteine wird in

einem Temperaturbereich von 50-70°C erreicht.
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a b s o r b i e r t e
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Abb.2—1: Dosimetriebegriff in der Lasertechnik [nach K. Dörschel]
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 Um den Wirkungsbereich des Laserlichts vorherzubestimmen bzw. die auftretenden Gewebever-

änderungnen infolge der Laserbestrahlung exakt zu beurteilen, ist es erforderlich, die optischen

und thermischen Gewebeparameter zu kennen.

 

Die Applikation von Laserlicht zur Induzierung von Koagulationszonen hat sich in den letzten

Jahren in der Medizin stark verbreitet, um krankes Gewebe zu zerstören. Die Handhabung des

dazu benutzten technischen Equipment (Lichtwellenleiter, Laser) insbesondere jedoch die Wahl

der geeigneten Laserparameter (Laserleistung, Applikationsdauer, etc.) ist bis heute vom Erfah-

rungsstand des behandelnden Arztes abhängig. Untersuchungen der Temperaturfeldausbreitung

auf der Oberfläche können mittels Thermokamera durchgeführt werden und bieten eine Mög-

lichkeit, die durch den Laser induzierten Temperaturfelder meßtechnisch zu erfassen. Die zeit-

lichen Temperaturänderungen können in jedem Punkt des Gewebes gemessen und somit der

Einfluß der Gewebeoptik auf die Wärmeverteilung beobachtet werden.

 

Im Umkehrschluß ist andererseits der Einfluß der Wärmeverteilung auf die Geweboptik nicht

unerheblich. Daher soll im Rahmen der Arbeit die Dynamik der optischen Gewebeeigen-

schaften unter dem Einfluß einer äußeren Wärmequelle (z.B. Erhitzung des Gewebes in einem

Wasserbad konstanter Temperatur) untersucht werden.
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3 Theoretische Grundlagen

3.1 Wechselwirkung vom Laserlicht mit biologischem Gewebe

Wenn Licht auf Gewebe trifft, so wird ein Teil des Lichtes reflektiert, ein anderer Teil wird

transmittiert, der größte Teil des Lichtes wird im Gewebe absorbiert (Abb. 3-1).

Gewebe

Laserstrahl

Reflexion

Absorption

Transmission

Remission

Abb. 3:1 Wechselwirkung zwischen Laserlicht und Gewebe

Die Gewebewirkung der Laserstrahlung hängt im hohen Maße von der absorbierten Energie

und der Zeitdauer, in der die Energie appliziert wurde, ab. /2/

Im wesentlichen kann man eine Unterscheidung in photochemische, photothermische und

nichtlineare Prozesse treffen. Dabei kommt es bei:

• geringen Leistugsdichten und langen Einwirkzeiten zu photochemischen Vorgängen

• hohen Leistungsdichten und geringere Einwirkzeiten zu photothermischen Reaktio-

nen

• Anwendungen von Leistungsdichten über 107 Watt und ultrakurzen Bestrahlungs-

zeiten im Nanosekundenbereich zu nichtlinearen Wirkungen /3/

Überall in der Natur laufen photochemische Reaktionen ab, die in Molekülen lichtintensiver

Systeme (z.B. Mitochondrien im menschlichen Körper, Chlorophyll etc.) durch Absorption
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von Licht hervorgerufen werden. Zur photochemischen Wechselwirkung gehört vor allem

die photodynamische Therapie (PDT), bei der Licht von einer zuvor applizierten und in be-

stimmten Gewebearten selektiv angereicherten Substanz (Photosensibilisator) absorbiert

wird. Durch diese Absorption wird zytotoxischer Singulettsauerstoff aus molekularem Sau-

erstoff erzeugt und dies führt zur Zerstörung des selektiv markierten Gewebes.

Zu den photothermischen Wechselwirkungen gehören die temperaturinduzierte Eiweißge-

rinnung (Koagulation), das Verbrennen (Karbonisierung) und das Verdampfen von Gewebe

(Vaporisation) sowie die Hyperthermie, eine lokal induzierte Temperaturerhöhung auf 42 -

45°C, die zu einer Zerstörung temperaturempfindlicher Gewebe führt. (sh. 3.4 „thermische

Betrachtungen“)

Von den bereits erwähnten thermischen und photochemischen Wirkungen der Laserstrahlung

auf biologisches Gewebe grenzen sich die nichtlinearen Prozesse ab. Man unterscheidet den

Prozeß der Photoablation, der bei Energiedichten von 0,1 bis 10 J/cm2 und Laserpulsen im ns-

bzw. µs-Bereich stattfindet und zum anderen den Prozeß der Photodisruption („optischer

Durchbruch“), der bei noch größeren Leistungsdichten um ca. 1011 W/cm2 einsetzt. /12/

Um genauere Vorhersagen zu treffen und gezielte Bestrahlungsplanungen zu erstellen, die zu

den gewünschten Wechselwirkungen der Laserbehandlung von Gewebe führen, sind Kennt-

nisse über die Lichtausbreitung im bestrahlten Gewebe erforderlich.

Die Modelle bzw. Theorien zur Lichtausbreitung im Gewebe werden in den folgenden Ab-

schnitten aufgeführt. Alle diese Modelle erfordern die Kenntnis der optischen Eigenschaften

der biologischen Gewebe.
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3.2 Optische Eigenschaften

Die Ausbreitung von Laserlicht im biologischen Gewebe ist von seinen optischen Eigen-

schaften abhängig. Die gewebetypischen optischen Parameter werden in die mikroskopischen

und die makroskopischen Parameter unterteilt. Die mikroskopischen Parameter sind vom Ge-

webetyp und der Wellenlänge des eingestrahlten Lichts abhängig und direkten Messungen in

der Regel nicht zugänglich.  Die makroskopischen Parameter lassen sich aus den mikroskopi-

schen berechnen und dienen vor allem der Beschreibung der beobachtbaren Größen wie Re-

flexion und Transmission.

Die Absorption im Gewebe wird durch gewebeeigene oder zusätzlich zugeführte Chromo-

phore verursacht und wird durch den Absorptionskoeffizienten beschrieben. /3/

Der Absorptionskoeffizient µa bezeichnet die Anzahl der Absorptionsprozesse Nabs pro

Weglänge bzw. Dicke d in der Probe.

µ =a
absN

d
[1/mm] Gl. 3—1

Die Streuung im Gewebe wird verursacht durch mikroskopische Inhomogenitäten des Bre-

chungsindex wie  z. B. an Wasser-Fett- Membran-Grenzflächen innerhalb der Zellen und an

den Zellen selbst sowie durch Kollagenfasern und -fibrillen innerhalb der extrazellulären Ma-

trix.

Der Streukoeffizient µs bezeichnet die Anzahl der Streuprozesse Nstr pro Weglänge bzw. Dik-

ke d in der Probe. /3/

µ =s
strN

d
, [1/mm] Gl. 3—2
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Die Streuung im Gewebe ist nicht allein durch den Streukoeffizienten bestimmt, vielmehr

zeichnen sich die meisten biologischen Gewebe hinsichtlich des räumlichen Streumusters

durch eine z.T. ausgeprägte Anisotropie aus. Das bedeutet, daß die Intensität des gestreuten

Licht vom Winkel zwischen Betrachter und der Richtung des eingestrahlten Lichts abhängt.

Diese räumliche Abhängigkeit wird durch die Streuphasenfunktion p(s,s’) bzw. p(ΘΘ) be-

schrieben und bezeichnet die Wahrscheinlichkeit, daß ein Photon aus Richtung s in Richtung

s’ gestreut wird. Die Phasenfunktion ist der einzige Parameter, der unabhängig von Streuung

und Absorption mittels dünner Schnitte und goniometrischen Messungen bestimmt werden

kann. Es existieren unterschiedliche Ansätze, diese mathematisch zu beschreiben (Heney-

Greenstein, Delta-Eddington, Rayleigh-Gans, etc. ) / 4,5,6,7,8/

Am häufigsten wird die Heney-Greenstein Phasenfunktion wegen ihrer mathematischen Ein-

fachheit und der guten Übereinstimmung mit experimentellen Ergebnissen verwendet.

( )
( )

p
g

g g
HG cos

cos

Θ
Θ

=
−

+ −

1

4

1

1 2

2

2
3

2
π

 Gl. 3—3

Die Streuphasenfunktion p(Θ) kann in den meisten Fällen durch den einfach zu handhabenden

Anisotropiefaktor g ersetzt werden, der den intensitätsgewichteten Mittelwert des Kosinus

des Streuwinkels Θ darstellt:

g d p d= ∫ ∫
0

2

0

π π

Θ Θ Θ Θ Θ(cos ) *cos *sin Gl. 3—4

Dieser Anisotropiefaktor g kann zwischen -1 und +1 variieren. Ist g = 0, liegt isotrope Streu-

ung vor, d.h. alle Streuwinkel sind in gleichem Maße wahrscheinlich. Bei g < 0 ist die Streu-

ung vor allem rückwärts gerichtet, wogegen bei g > 0 hauptsächlich Vorwärtsstreuung eintritt.

Speziell biologischen Geweben liegt g typischerweise zwischen 0,8 und 0,99. /4/

Die Wellenlängenabhängigkeit der optischen Eigenschaften kann wie folgt skizziert werden:
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Der Streukoeffizient fällt mit steigender Wellenlänge entsprechend der Mie’schen Streutheo-

rie mit etwa λ-1 ab. Der Absorptionskoeffizient sinkt ebenfalls vom UV bis ca. 800nm ab. In

diesem Bereich resultiert die Absorption im wesentlichen von Hämoglobin, NADH, Flavin

und Melanin. Oberhalb von 1100nm steigt die Absorption wegen der hier einsetzenden Was-

serbanden wieder an. /9/
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Streukoeffizient µ_s

Wasserabsorption

Abb. 3.2: Wasserabsorption sowie Streu- und Absorptionskoeffiezenten von biologischen Gewebe (Schweineleber), Doppel

Ulbrichtkugel-Meßtechnik und inverse Monte-Carlo-Simulation /36/

Der Brechungsindex ni  des Gewebes und der Umgebung ist bei der Brechnung der Streuei-

genschaften ein entscheidender Parameter. Dieser beeinflußt die primäre (direkte) Reflexion.

Der wellenlängenabhängige Brechungsindex ist eine komplexe Größe

n(λ) = n’(λ) - i*ni(λ) Gl. 3—5

n’(λ)  = Realteil

ni(λ)  = Imaginärteil

i  = imaginäre Einheit
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Der imaginäre Teil beschreibt die Absorption, ist sie vernachläßigbar (µa<10mm-1), so kann

man für den sichtbaren und den nahen infraroten Spektralbereich die Näherung:

n(λ) = n’(λ) Gl. 3—6

verwenden. Da die meisten biologischen Gewebe stark wasserhaltig sind, ist der Brechungs-

index im Bereich von 1,33 und 1,4 zu finden.

Neben µa, µs, p(s,s’) und g  können auch dimensionslose Parameter zur Beschreibung der

Lichtausbreitung verwendet werden, die jedoch nur der Vollständigkeit halber kurz erläutert

werden sollen.

Die Albedo a ist das Verhältniss von Streukoeffizient zur Summe aus Streu- und Absorpti-

onskoeffizient.

a s

s a

=
µ

µ + µ
Gl. 3—7

Sie kann Werte von 0 bis 1 annehmen. Ist a = 0 (d.h. µs = 0), so bedeutet dies, daß keine

Streuung stattfindet; ist a = 1 (d.h. µa = 0), wird kein Licht absorbiert. /10/

Die optische Tiefe τop ist das Produkt aus der Summe von Absorptions- und Streukoeffizient

und der Dicke d des bestrahlten Mediums. /10,11,12/

( )τop a s d= µ + µ * Gl. 3—8

Die Dicke d, bei der sich eine optische Tiefe von 1 ergibt, wird gelegentlich als „mittlere freie

Weglänge“ bezeichnet, die den Weg den ein Photon im Mittel zurücklegt, ohne gestreut oder

absorbiert zu werden, beschreibt. /11/

Während der Koagulation mit dem Laser kommt es zu einer drastischen Veränderung der op-

tischen Eigenschaften, insbesondere zu einer Erhöhung des Streukoeffizienten. Diese wird

wesentlich durch die Änderung der räumlichen Konfiguration der Proteinmoleküle (Tertiär-

struktur) hervorgerufen. /12,13/
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3.2.1 Lambert-Beer’sches Gesetz

Die lokale Absorptionsrate ist proportional zur Intensität. Dies führt zu einem exponeniellen

Abfall der Intensität und der Absorptionsrate entlang der Strahlrichtung. Die folgende Formel

hat nur Gültigkeit, wenn keine Gewebestreuung vorliegt (µs = 0):

( )Φ Φ( , ) ( ) expr z r za= − µ0 Gl. 3—9

3.3 Theorie der Lichtausbreitung in streuenden Medien

Sind die optischen Eigenschaften bekannt, so kann die Lichtausbreitung in streuenden Medien

im stationären Fall durch die Strahlungstransportgleichung beschrieben werden /14/:

dL r s

ds
L r s p s s L r s d S r sa s

s( , )
( ) ( , ) ( , ) ( , ) ( , )= − µ + µ +

µ
′ ′ +∫4π

ω Gl. 3—10

L(r,s) [W/cm2sr] beschreibt die Strahlungsdichte am Ort r in Richtung s, p(s,s’) die Phasen-

funktion und S(r,s) ist ein zusätzlicher Quellterm (z.B. Fluoreszenzerscheinungen). An einem

festen Ort ergibt sich die richtungsunabhängige Gesamtstrahlungsdichte Φ(r) [W/cm2]zu :

Φ( ) ( , )r L r s d= ∫ ω
π4

Gl.3—11

Die Transportgleichung ist für viele Fälle, insbesondere solche von medizinischer Relevanz,

analytisch nicht lösbar. Es existieren daher verschiedene Ansätze für eine Näherungslösung,

auf die im folgenden kurz eingegangen werden soll.
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3.3.1 Kubelka-Munk-Theorie

Die Kubelka-Munk-Theorie ist ein heuristisches Modell, mit dem die Remissions- bzw.

Transmissionseigenschaften einer Gewebeschicht bei diffuser Beleuchtung berechnet werden

können. Jedoch wird isotrope Streuung vorausgesetzt, was für biologische Gewebe nicht zu-

trifft. Außerdem muß die Streuung wesentlich stärker sein, als die Absorption, was nur im na-

hen Infrarot erfüllt ist und somit eine weitere Einschränkung des Modells darstellt.

Das diffuse Reflexionsvermögen (Rd) bzw. Transmissionsvermögen (Td)  lassen sich unter

den gemachten Annahmen wie folgt beschreiben /15/:

( )
( ) ( )R

S yd

x S yd y S yd
d

KM

KM KM

=
+

sinh

cosh sinh
Gl. 3—12

T
y

x S yd y S ydd
KM KM

=
+cosh( ) sinh( )

Gl. 3—13

S
yd

R x y

TKM
d

d

=
− −








1 1
ln

( )
Gl. 3—14 AKM = (x-1)SKM Gl. 3—15

x
R T

R
d d

d

=
+ −1

2

2 2

und y x= −2 1 Gl. 3—16

Die Kubelka-Munk Parameter (SKM, AKM) lassen sich bei zusätzlicher Bestimmung der kolli-

mierten Transmission (Tc) in die optischen Gewebeparameter umrechnen: /37/

µa
KMA

=
2

Gl. 3—17

µs
c

a

T

d
= − − µ

ln
Gl. 3—18

g
Sa KM

s

= −
µ +

µ






1

4

3
Gl. 3—19



16

3.3.2 Diffusionsnäherung der Strahlungstransportgleichung

Außgangspunkt für diesen Lösungsansatz bildet die Annahme, daß die Strahlung im Gewebe

in zwei Anteile aufgespalten ist, nämlich in einen diffusen und einen kollimierten Anteil

/16,17/:

L(r,s) = Lc(r,s) + Ld(r,s) Gl. 3—20

Die gesamte diffuse und kollimierte Strahlungsdichte ist dann:

Φ Φ Φ( ) ( ) ( )r r rc d= + Gl. 3—21

mit

Φ d dr L r s d( ) ( , )= ∫ ω
π4

Φ c cr L r s d( ) ( , )= ∫ ω
π4

Gl. 3—22

Das Aufstellen der Strahlungstransportgleichung für den diffusen Strahlungsanteil und die

Entwicklung in Legendre-Polynomen bis zum 2. Glied ergibt unter der Voraussetzung

µa<< µs(1-g) die Diffusionsgleichung:

( )∇ − = −2 2κ Φ d r Q r( ) ( ) Gl. 3—23

mit

( )Q r g rs a s a c( ) ( )= µ µ + µ + µ3 Φ  Gl. 3—24 ( )[ ]κ 2 3 1= µ µ − + µa s ag Gl. 3—25

Bei Verwenden dieses Modells kann man den Satz von drei optischen Parametern auf zwei

reduzieren, indem man die Streuung und die Anisotropie zum reduzierten Streukoeffizienten

µ’s zusammenfaßt und die Strahlungsdichte fern von Grenzflächen und Quellen betrachet

wird:

µ’s = µs (1-g) Gl. 3—26
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Für den Fall der orthogonalen Bestrahlung einer halbunendlichen Gewebeschicht mit kolli-

miertem Licht vereinfacht sich der Formalismus erheblich. Für die ungestreute Strahlungs-

dichte gilt das modifizierte Lambert-Beer’sche Gesetz, wobei z die von der Oberfläche ge-

messene Gewebetiefe und I0 die einfallende Lichtintensität (abzüglich der Fresnel-Refexion)

ist:

( ) ( )( )I z I zc a s= − µ + µ0 exp Gl. 3—27

Der diffuse Strahlungsanteil Φd wird mit einem effektiven Dämpfungskoeffizienten µeff ge-

dämpft, der wie folgt definiert werden kann:

( )µ = µ µ + ′µeff a a s3 Gl. 3—28

Berücksichtigt man einen Brechungsindexsprung am Übergang zwischen Gewebe und Luft,

so ergibt sich mit dem intrinsischen Reflexionskoeffizienten Ri (Luft/Gewebe. Ri≈0,5; ohne

Indexsprung: Ri=0) für die relative Strahlungsdichte /18/:

( )
Φ
Φ
( )

exp( ) exp( ( ) )
z R

R
z zi

a eff i a eff

eff a s
0

5

1 2 1 2
2=

−

+ µ µ − − µ µ
−µ − − µ + µ  Gl. 3—29

Für den Fall einer Punktquelle (Leistung I0) in einem unendlich ausgedehnten Medium folgt:

Φ( )
( )

exp( )r
I

r
ra s

eff=
µ + ′µ

−µ
3

16
0

2π
Gl. 3—30

Auch mit der Diffusionsnäherung lassen sich lediglich relativ einfache Randbedingungen

bzw. Geometrien analytisch lösen. Somit sind für viele Fälle andere Verfahren anzuwenden,

um Voraussagen über Strahlungsverteilungen zu machen (z.B. Bestrahlung einer Gewebepro-

be mit endlichem Spotdurchmesser, Voraussetzung µa<<µs(1-g) nicht erfüllt).
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Verbesserungen der Diffusionsnäherung stellen die Delta-Eddington Approximation bzw.

Multiple-Flux-Approximationen der Transportgleichung dar, die aber im allgemeinen auch

nur numerisch zu lösen sind.
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3.3.3 MC-Simulation

Eine andere Methode, die Lichtausbreitung im Gewebe zu bestimmen, ist die Monte-Carlo-

Simulation. Unter Monte-Carlo-Metoden versteht man numerische Verfahren zur Lösung

physikalischer oder mathematischer Probleme mit Hilfe eines angepaßten statistischen Pro-

zesses. Durch Generation von Zufallszahlen mit entsprechende Verteilungsfunktion werden

die Zufallsgrößen des Prozesses simuliert und daraus die Lösung des Problems bestimmt. Ent-

scheidend für die Effizienz der Verfahren ist die Wahl des statiatischen Modells und die Zahl

der Zufallsexperimente. /19/

Einsetzbar sind die Monte-Carlo-Methoden bei :

a) deterministischen Problemen wie der Lösung von Integralen, algebraischer Gleichungen,

Differentialgleichungen oder Randwertproblemen. Die Schwierigkeit besteht hier darin, ein

geeignetes statistisches Modell zu finden.

b) stochastischen Problemen wie z.B. in der Wahrscheinlichkeitslehre, der Informationstheo-

rie oder der Neutronenphysik.

Diese Methode ist das flexibelste und für komplexe Geometrien und Randbedingungen auch

exakteste Verfahren zur Berechnung des Strahlungstransportes in streuenden und absorbie-

renden Medien und daher für die Untersuchungen das Verfahren der Wahl.

Das Prinzip der Monte-Carlo-Simulation besteht darin, mittels einer Computersimulation

nacheinander eine Große Anzahl von Photonen gemäß den Quelleigenschaften in das zu un-

tersuchende Medium zu injizieren. Das Medium wird dabei statistisch beschrieben mit Wahr-

scheinlichkeitsdichtefunktionen, die die jeweiligen physikalischen Eigenschaften beschreiben.

Die Parameter der Simulation wie Startposition des Photons und initiale Richtung, freie

Weglänge zwischen Interaktionen (Streuung oder Absoption), Streuwinkel und Reflexios-

bzw. Transmissionswahrscheinlichkeiten an Grenzflächen werden mittels Zufallszahlen an-

hand der Wahrscheinlichkeitsdichtefunktionen ermittelt. Die dadurch entstehenden zufallsge-

nerierten Wege der einzelnen Photonen werden verfolgt, bis die Photonen entweder absorbiert

worden sind, oder das betrachtete Volumen nach vielfachen Streuereignissen verlassen haben.

Die zu untersuchende Region wird für diese Simulation in Volumeneinheiten eingeteilt, in

denen die interessierenden Größen wie absorbierte Energie oder Strahlungsdichte akkumuliert
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werden können. Die benötigten Daten (µs, µa, p(s,s’) bzw. g) sind mit denen der Strah-

lungstransportgleichung identisch. Der große Vorteil der MCS besteht in der Möglichkeit,

Photonenquellen, Phasenfunktionen und eine beliebige Verteilung der optischen Eigenschaf-

ten des Mediums unter Benutzung verschiedener theoretischer Ansätze vorzugeben. Die Ge-

nauigkeit der Methode hängt von der Anzahl N der berechneten Photonen ab und ergibt sich

gemäß N-1/2 . Eine hohe Präzision bei Berechnung der Photonenverteilung erfordert daher re-

lativ lange Rechenzeiten. Bei den hier ausgeführten Simulationen wurden im allgemeinen

250000 „Photonenwege“ berechnet, was einen statistischen Fehler von 0,2 % entspricht. Eine

kurze Beschreibung der verwendeten Algorithmen erfolgt im Anhang A1.

Mit Hilfe der Monte-Carlo-Simulation ist es nicht nur möglich, die Strahlungsverteilung in-

nerhalb eines Gewebevolumens zu berechnen, sondern bei bekannten Randbedingungen und

optischen Eigenschaften die resultierende räumliche Strahlungsdichteverteilung außerhalb der

Probe zu ermitteln. Diese Strahlungsdichteverteilung ist als makroskopische optische Eigen-

schaft auch der experimentellen Messung zugänglich. Damit steht ein Verfahren zu Verfüh-

gung, die mikroskopischen optischen Eigenschaften einer Probe aus Messungen zu berechnen.

Hierzu ist die Monte-Carlo-Simulation jedoch zu „invertieren“.

3.3.4 Inverse Monte-Carlo-Simulation

Es wird mit einer geeigneten Meßapparatur die bei einer definierten Bestrahlung der Probe mit

unbekannten mikroskopischen optischen Parameter erzeugten makroskopischen Eigenschaf-

ten, nämlich die diffuse Remission Rd, die diffuse Transmission Td und die kollimierte Tans-

mission Tc, bestimmt (Kapitel 4.2.3). Zuerst werden Startparameter für die optischen Eigen-

schaften anhand eines Näherungsverfahren (Kubelka-Munk Theorie, Kap. 3.3.1) berechnet.

Ausgehend von dem so gewonnenene Parametersatz für µa, µs und g werden die optischen Ei-

genschaften in einem Variationsverfahren systematisch verändert, bis die simulierten makro-

skopischen Eigenschaften mit den Gemessenen im Rahmen der vorgegebenen Fehlertoleranz

übereinstimmen. Unter der Annahme, daß der zugrundeliegende Zusammenhang zwischen

den drei Parametern µa, µs und g und der makroskopische Strahlungsverteilung eine eindeutig

Funktion ist, können auf diesem Wege über die Messung der Größen Rd, Td und Tc die ge-

suchten optischen Parameter bestimmt werden. Eine Darstellung des verwendeten Variations-

verfahren findet sich im Anhang A2.
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3.4 Thermische Betrachtungen

3.4.1 Thermische Wechselwirkung

Viele klinische Anwendungen in der Lasermedizin beruhen auf der thermischen Zerstörung

des Gewebes. Die thermische Wirkung der Laserstrahlung in biologischen Geweben beruht

auf der Absorption der Strahlung und ihrer Umwandlung in Wärme, d.h. es kommt zu einem

Anstieg der Gewebetemperatur abhängig von der Bestrahlungszeit. Die Wärmequelldichte Q

[W/cm3] in einen bestrahlten Volumen ist eine Funktion des Absorptionskoeffizienten µa und

der Gesamtstrahldichte Φ(r,t).

Q(r,t) = µa Φ(r,t) Gl. 3—31

Die in Wärme umgewandelte Lichtenergie führt im bestrahlten Volumen zu einer lokalen

Temperaturerhöhung. Kommt es nicht zu Phasenübergängen, so erhöht sich die Temperatur T

proportional zur Quelldichte Q im Zeitintervall ∆t gemäß :

∆
∆

T r t
Q r t t

cp

( , )
( , )

=
ρ

Gl. 3—32

Hierbei ist ρ die Dichte und cp die Wärmekapazität des bestrahlten Volumens. Je nach Höhe

der erzielten Temperatur stellen sich dabei charakteristische Gewebereaktionen ein. (Abb.3.3)

Abb.3.3: Laserwirkung in Abhängigkeit von der Temperatur /12/
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Ein Teil der Wärme diffundiert in Abhängigkeit vom Temperaturgradienten durch Wärmelei-

tung in die kältere Umgebung. Hierdurch wird die bei einer gegebenen Strahlintensität maxi-

mal erreichbare lokale Temperatur limitiert.

Da also ein Teil der Energie durch Wärmeleitung und andere Prozesse (Konvektion, Blutfluß)

in benachbarte Umgebungen transportiert wird, erwärmt sich nicht nur das bestrahlte Volu-

men, sondern auch dessen Umgebung. Neben der Wärmeleitung wird in vivo auch durch den

Blutfluß Wärme aus dem bestrahlten Volumen abgeführt. Das daraus resultierende Tempera-

turfeld im Gewebe ist eine Funktion:

 1. der Laserleistungdichte

 2. der Dauer der Einstrahlung

 3. des Volumens des bestrahlten Gewebes

 4. der Temperaturverluste durch Wärmeleitung und Konvektion

 5. der opitschen und thermischen Gewebeeigenschaften des Gewebes
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3.4.2 Wärmetransportgleichung

Die meisten Modelle für die laserinduzierte Temperaturverteilung und deren Dynamik basie-

ren auf der Lösung der Wärmeleitungsgleichung. Ist die Wärmeleitfähigkeit λW im Gewebe

konstant, so gilt mit der Wärmekapazität cp und der Dichte ρ nach Pennes: /39/

λ
ρ

∂
∂W

p

T
Q
c

T
t

∇ + =2 Gl. 3—33

wobei Q [W/cm3] den Quellterm darstellt.

In guter Näherung lassen sich die Gewebeeigenschaften Wärmeleitfähigkeit λW, Wärmekapa-

zität cp und Dichte ρ mit folgenden Formeln approximieren, die als Variable nur den Wasser-

gehalt W des Gewebes in relativen Gewichtsprozenten enthalten:/12,26/

c W

W

W

p

W

= +

= + ∗

= −

−

4 19 0 37 0 63

4 19 0 133 1 36 10

1 3 0 3

3

, ( , , )

, ( , , )

, ,

λ

ρ

Gl. 3—34

Das dynamische Temperaturverhalten einer Gewebeprobe läßt sich zusammengefaßt auch als

das Verhältnis von Wärmeleitfähigkeit zu spezifischer Wärme pro Volumeneinheit beschrei-

ben:

χ
λ
ρ

= W

pc
Gl. 3—35

Die so definierte Temperaturleitfähigkeit χ (m2/s) ist für die meisten nativen Gewebe ähnlich

(etwa 1,2*10-7 m2/s), da eine Veränderung der Wärmeleitfähigkeit durch Unterschiede im

Wassergehalt in der Regel durch eine ebensolche Änderung der spezifischen Wärme kompen-

siert wird. Dies gilt aber nicht mehr, wenn es durch Austrocknen zu einer drastischen Ände-

rung des Wassergehaltes kommt. Der Wassergehalt unterschiedlicher Gewebe wird in Kapitel

4.3 ausführlich dargestellt.
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3.5 Irreversible thermische Gewebereaktion

Die Bestimmung von den gewebespezifischen Konstanten A und E

Jedes biologische Gewebe hat seine charakteristischen optischen Eigenschaften, das sind der

Absorptionskoeffizient µa, der Streukoefizient µs und der Anisotropfaktor g. Aus früheren Ar-

beiten weiß man, daß sich die Werte der optischen Eigenschaften bei thermischen Wechsel-

wirkungen von nativ zu koaguliert verändern. Die größte Änderung erfährt bei vielen Gewe-

ben der Streukoeffizient µs , was mit bloßem Auge sichtbar wird („Ausbleichen“)./3, 10, 12,

27, 30, 31, 32, 33/

Gleichzeitig vollzieht sich eine Gewebeänderung, nämlich die Denaturierung von Proteinmo-

lekülen. Da es sich dabei um eine chemische Reaktion handelt, kann diese Koagulation durch

eine Ratengleichung beschrieben werden (Gl. 3—36). Diese Ratengleichung wurde erstmals

von Arrhenius aufgestellt und beinhaltet zwei gewebespezifischen Konstanten A und E. Der

Parameter E [Jmol-1] läßt sich am besten als Aktivierungsenergie, der Parameter A [sec-1] als

Geschwindigkeitskonstante bezeichnen. Es gilt /27/:

( ) ( )
Ω T t A

E

RT
dt

C t

C

t
n

n

, exp ln
( )

=
−



 = −







∫

0 0
 Gl. 3—36

Cn(0): Ausgangskonzentration der nativen Proteine zu Beginn

Cn(t): Konzentration der nativen Proteine zum Zeitpunkt t

R: universelle Gaskonstante (8,1345 J K-1 mol-1)

Ω: Zustandsgröße zur Beschreibung des Koagulationsstatus („Schädigungsinte-

ral“)

Der Wertebereich von Ω liegt zwischen 0 und ∞. Bei Ω = 0 liegen ausschließlich native Mo-

leküle vor, bei Ω gegen ∞ herrscht vollständige Koagulation. Für Ω > 1 kann das Gewebe als

irreversibel geschädigt angesehen werden, d.h. 63 % aller Proteine sind denatuiert. Hier wird

der enge Zusammenhang zwischen der Proteindenaturierung (chemische Reaktion) und der

Gewebeschädigung (biologische Reaktion) deutlich. /31,32/
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Ferner kann man den relativen Anteil der koagulierten Proteine Fd bestimmen: /30/

( ) ( )F t
C C t

Cd
n n

n

=
−

= − −
( ) ( )

( )
exp

0

0
1 Ω  Gl. 3—37

Die Werte für ( )F td  liegen im Bereich 0 bis 1. Nun läßt sich die Temperaturabhängigkeit der

optischen Eigenschaften anhand dieses Koagulationsstatus definieren, wobei die Kenntnis der

Eigenschaften im nativen Ausgangszustand (Index ‘nat’) und im koagulierten Endzustand (In-

dex ‘koag’) erforderlich ist. /33/

( ) ( )( )µ µ µ µa a nat d a koag a natt F t= + −, . .  Gl. 3—38

( ) ( )( )µ = µ + µ − µs s nat d s koag s natt F t, , .  Gl. 3—39

( ) ( )g t g F g gnat d koag nat= + −  Gl. 3—40

Dieser Zusammenhang zwischen Koagulationsstatus und den optischen Eigenschaften soll im

folgenden genutzt werden, um die Ratenparameter für Eiweiß (Albumin) und unterschiedliche

Gewebe zu bestimmen, weil zuverläßige Werte bisher nicht zur Verfügung stehen. Aus den

Gleichungen 3—37 bis 3—40 kann man die Schädigungsrate dΩ/dt herleiten:

( )d t
dt

ts s nat

s koag s nat

Ω
= − −

µ − µ

µ − µ









ln

( ) ,

, ,

1  Gl. 3—41

Aus Gl. (3—36) folgt bei einer festen Temperatur T1 und für ein bestimmtes Zeitintervall ∆t :

∆Ω ∆= ⋅
−






 ⋅A

E

RT
texp

1

 Gl. 3—42

Diese Gleichung ist eine Geradengleichung der Form y mx=  mit

m A
E

RT
= ⋅

−





exp

1

.

Wenn Ω über die Zeit t aufgetragen wird, erhält man eine gewebe- und temperaturspezifische

Gerade mit einer Steigung m1 für eine Temperatur T1. Weil im weiteren Verlauf zwei unbe-
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kannte Konstanten A und E ermittelt werden sollen, ist die Kenntnis des Temperaturdosis-

verlaufs von Ω bei einer weiteren Temperatur T2 erforderlich. Ist T2 > T1 erhält man zwei Ge-

raden und somit zwei Steigungen m1 und m2 (siehe Abb. 3.4). Hieraus lassen sich A und E be-

rechnen, wie im folgenden gezeigt wird.
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Abb. 3.4 Berechneter Verlauf des Schädigungsintegral für Hühnereiweiß (Albumen) bei zwei Temperaturen T1 = 67,5°C und
T2 = 71,6°C . Daten für A=3.5 1025 s-1 und E=176 kJmol-1 nach /34/.

Somit haben die zwei Steigungen die Form:

m A
E

RT1
1

= ⋅
−






exp  Gl. 3—43 m A

E
RT2

2

= ⋅
−






exp  Gl. 3—43a

⇒ A
m

E
RT

m
E

RT
=

−







≡ ⋅






2

2

2
2

exp

exp   in Gl. 3—43 einsetzten

⇒
exp

exp

−







−






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E
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E
RT

m

m
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1
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1
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⇒
E

RT
E

RT

m

m1 2

2

1

− =






ln

⇒ =
−

−
E

m m

RT RT

ln ln2 1

1 2

1 1
 Gl. 3—44

Aus Gl. 3—44 und Gl. 3—43 erhält man :

A m
m m

T

T

= ⋅
−

−



















1
2 1

1

2

1
exp

ln ln
 Gl. 3—45

Werden  Messungen an biologischen Geweben durchgeführt, die mehrere Proteine enthalten

bzw. bei denen mehrere Koagulationsstufen auftreten, ist der Formalismus für den Koagulati-

onsstatus leicht zu modifizieren. /34/

Man muß die Prozeße also eigenständig behandeln.

( ) ( )F t
C C t

Cd

n n

n
,

, ,

,

( ) ( )

( )
exp1

1 1

1
1

0

0
1=

−
= − − Ω Gl. 3—46

Eine analoge Formel kann für einen zweiten Prozess formuliert werden. Jedoch berücksichti-

gen diese Gleichungen noch nicht den modifizierten Normierungsfaktor. Da die Konzentrati-

on der Proteine für den ersten Prozeß ein Teil der Gesamtkonzentration des Gewebes sind, er-

gibt sich für den Koagulationsstatus bei einem zweistufigem Prozeß:

F t
C C t C C t

C Cd total

n n n n

n n
,

, , , ,

, ,

( )
( ) ( ) ( ) ( )

( ) ( )
=

− + −

+
1 1 2 2

1 2

0 0

0 0
 Gl. 3—47

Es ist ersichtlich, daß jeder Koagulationsprozeß einen eigenen A- bzw. E-Wert besitzt. Dies

bedeutet, daß für jeden Prozess eine spezifische Zeitkonstante vorherrscht und eine spezifi-

sche Energie für diesen Prozess notwendig ist.
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4 Experimentelle Untersuchungen

4.1 Messung der dynamischen optischen Eigenschaften

Ziel dieses Abschnittes ist, die Ratenparameter der Proteindenaturierung unterschiedlicher

Gewebe und Modellsubstanzen mittels optischer Methoden zur ermitteln. Nach Gl. 3—41 be-

steht ein direkter Zusammenhang zwischen dem aktuellen Gewebeparameter und dem Schä-

digungsinteral Ω. Aus Voruntersuchungen konnte festgestellt werden, daß der Streukoeffizi-

ent von allen optischen Parametern während der Koagulation die größte Änderung erfährt und

somit zur Ermittelung von Ω am besten geeignet ist. Trotzdem können die optischen Eigen-

schaften nicht unabhängig voneinander bestimmt werden, so daß grundsätzlich alle drei Para-

meter (µa, µs, g) meßtechnisch erfaßt werden müssen.

Zur Bestimmung der optischen Eigenschaften von biologischen Geweben sind von einer Viel-

zahl von Wissenschaftlern sehr unterschiedliche Wege beschritten worden. /3, 5, 10, 20, 21,

22, 23, 24, 25/ Im wesentlichen läßt sich eine Klassifizierung in direkte und indirekte Meß-

methoden vornehmen./4, 7, 25/

Direkte Techniken basieren auf der Annahme des Beer’schen Gestzes und sind daher von jeg-

lichen mathematischen Modellen der Transporttheorie unabhängig. Messungen der kollimier-

ten Transmission Tc und des effektiven Dämpfungskoeffizienten µeff sowie goniometrische

Messungen der Phasenfunktion p(s,s’) gehören in diese Gruppe.

Indirekte Methoden dagegen nutzen Lösungsansätze der Strahlungstransportgleichung, um die

optischen Parameter aus Messungen korrelierender Größen, wie Reflexion und Transmission,

abzuleiten.

Je nach Art des verwendeten Ansatzes kann nochmals eine Unterscheidung in iterative und

nicht-iterative Verfahren getroffen werden.

Nicht-iterative Methoden verwenden Gleichungen (z.B. Kubelka-Munck, 3D-Flußtheorie),

indenen die gesuchten optischen Eigenschaften explizit in Abhängigkeit von den gemessenen

Quantitäten gegeben sind, während iterative Methoden (Adding-Doubling, Monte-Carlo) in

der Lage sind, komplizierte Lösungsansätze der Strahlungstransportgleichung zu nutzen. (sh.

unter 3.3 „Theorie der Lichtausbreitung in streuenden Materien“) Iterative Methoden berück-
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sichtigen darüber hinaus noch Brechungsindexsprünge im Gewebe und spezifiche Bestrah-

lungsgeometrien wesentlich besser als nicht-iterative Methoden.

Die Bestimmung der optischen Parameter erfolgte im Rahmen der Arbeit durch ein indirektes

Verfahren. Es wurden die Werte der diffusen Remission (Rd), der diffusen Transmission (Td)

und der kollimierten Transmission (Tc) gemessen. Mittels inverser Monte-Carlo Simulation

erfolgte dann die Umrechnung in die optischen Eigenschaften (sh. Kapitel 3.3.3 und Kapitel

3.3.4).

4.1.1 Meßaufbau

Zur Bestimmung der makroskopischen Parameter Rd, Td, und Tc wird ein Doppelulbricht-

Kugel-Meßplatz (Abb. 4.4) verwendet. Dem angeschlossen ist ein Aufbau zur Erzeugung von

definierten Temperaturdosen. Dieser besteht aus zwei Wasserbädern, eines mit konstanter

Wassertemperatur T (40-80°C) und eines mit Eiswasser gefüllt. In den Temperaturbädern

wird das Erwärmen vom Gewebe mittels Energieübertragung durch Photonen simuliert.

Der Meßplatz zeichnet sich durch eine einfache, überschaubare und modulare Bauweise aus

und wird durch eine Abdeckhaube vor Licht und Staub geschützt. Alle Bauelemente sind auf

Reitern montiert, die auf drei optischen Schienen bewegt werden können. So ist sowohl die

Realisierung unterschiedlicher Abbildungsverhältnisse als auch eine gute Justierbarkeit des

Meßaufbaus möglich.
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Abb: 4.1: Doppelulbrichtkugel-System zur Bestimmung optischer Eigenschaften von biologischen Geweben

Die zu untersuchende Gewebeprobe, welche sich zwischen den beiden Ulbrichtkugeln (K2

und K3) befindet, wird mit der interessierenden Wellenlänge bestrahlt. Der Lichtstrahl tritt

durch eine Blende vor der Eingangsöffnung in die zweite Kugel ein, durchdringt die Probe

und verläßt danach durch eine entsprechende Öffnung die dritte Kugel und trifft durch eine

zweite Blende in die vierte Kugel. An der Gewebeprobe selbst kommt es zu den bereits be-

schrieben Vorgängen: Reflektion, Transmission, Streuung und Absorption.

Alle Ulbrichtkugeln sind auf ihrer Innenseite mit einer hochreflektierenden Bariumsulfat-

Beschichtung (Relektivität R>98%) versehen und verursachen somit Vielfachreflektionen der

rückgestreuten bzw. diffus transmittierten Strahlungsanteile. Je nach Intensität der diffusen

Rückstreuung (Rd), der diffusen Vorwärtsstreuung (Td) und der kollimierten (ungesteuten)

Transmission (Tc) bauen sich Strahlungsfelder auf, die mit den entsprechenden Detektoren

(Si-Photodioden) gemessen werden.

Die Detektoren D0, D1, D2, und D3 zur Messung der Referenzintensität I0 (D0), der diffusen

Rückstreuung Rd (D1), der diffusen Vorwärtsstreuung Td (D2) sowie der kollimierten Trans-
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mission Tc (D3) werden direkt an den Ulbrichtkugeln fixiert, die entsprechende Flansche zu

ihrer Positionierung aufweisen. Durch die Anordnung der Detektoren kann man die direkte

Beleuchtung der Detektoren vermeiden. Je nach Beleuchtungsstärke liefern die Dioden einen

Photostrom, der mittels Lock-In Verstärker registriert wird.

Die Lock-In Verstärker (ITHACO, Modell 3981), die als Einsteckkarten im Rechner installiert

wurden, dienen zur Verbesserung des Signal-Rauschverhältnisses. Sie erhalten die notwendi-

ge Referenzfrquenz direkt vom Chopper, dessen Chopperfrequenz zwischen 0-400 Hz variiert

werden kann, aber nicht ein ganzahliges Vielfaches von 50 Hz betragen sollte. Die Aufnahme

und Darstellung der Meßergebnisse (Rd, Td, und Tc) erfoglt schließlich durch die entsprechen-

de Software (DISDAP, /LMZ/), die auch die Einstellung alle für die Messung relevanten Pa-

rameter zuläßt.

Als Lichtquelle wurde eine Laserdiode (Melles Griot, 20 mW, 830 nm, fokusierbare Linse)

verwendet, die auf einem Reiter zwischen zwei Justierhalterungen fest eingespannt ist und

sich dadurch in vertikaler wie auch in horizontaler Ebene justieren läßt. Auf denselben Reiter

ist vor der Laserdiode noch ein Shutter befestigt, um gegebenenfalls den Lichtstrahl zu uner-

brechen.

Der Laserstrahl wird durch einen Umlenkspiegel durch die zwei Ulbrichtkugeln in die vierte

Kugel geleitet. Dieser Umlenkspiegel laßt sich ebenfalls in vertikaler wie auch in horizontaler

Ebene justieren. Somit ist gewährleistet, daß der Lichtstrahl entlang der optischen Achse die

vierte Kugel mittig beleuchtet. Zwischen dem Umlenkspiegel und der zweiten Kugel ist das

Chopper-Rad angeordnet. Es hat fünf einseitig verspiegelte Sektoren, deren Reflexion in die

erste Kugel einstrahlt und als Refernzintensität (I0) detektiert wird.

Zur Aufnahme der Gewebeproben und der Reflektionsstandards dienen zwei unterschiedliche,

separate Probenhalter (d = 6mm und d = 12mm), die zwischen den beiden Kugeln bzw. hinter

der Transmissionskugel (dritte Kugel) angeordent werden. Die Probenhalter sind so gestaltet,

daß die Ulbrichtkugeln so eng wie möglich zusammengeschoben werden können und in die
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vorgesehenen, angefasten Öffungen saugend hineinpassen, damit nur minimale seitlichen

Strahlungsverlust auftreten.

In den schmalen Probenhalter (d = 6mm) können Aufnahmen für runde Quarzküvetten (∅ =

22mm, d = 100-500µm), Reflexionsstandards (∅ = 30mm, d = 6mm) und für Objektträger

eingeführt werden. Die beschriebenen Probenhalter erlauben einen schnellen, vertauschungs-

sicheren und problemlosen Wechsel der unterschiedlichen Standard- und Probenaufnahmen.

4.1.2 Erzeugung der Temperaturdosis

Die Abb.3.4 in Kapitel 3.5 verdeutlicht die Abhängigkeit der Zustandsänderung der Koagula-

tionsgröße (Ω(T,t)) von der Temperaturdosis. Es hat sich durch Vorversuche an Hühnereiweiß

gezeigt, daß eine Temperaturdosis in äquivalente Teilschritte zerlegt werden kann, ohne daß

ein signifikanter Einfluß auf die Meßergebnisse fest gestellt wurde.

Von den zwei Wasserbädern ist das erste ein Behälter mit integrierter Heizspule und dazuge-

höriger Regeleinheit zum Einstellen und Konstanthalten der Wassertemperatur. Die Einstel-

lung einer bestimmten Wassertemperatur mit dem zur Regeleinheit gehörenden Thermometer

unterliegt einer Ungenauigkeit wegen der groben Temperaturskala. Daher  wurde ein zusätzli-

ches fiberoptisches Präzisions-Thermometer (IRE-POLUS Modell FT-707) angeschlossen.

Die Glasfaser mit dem Temperatursensor wurde in den Probenhalter fixiert, welcher speziell

für die Messungen entworfen wurde und vier Proben aufnimmt (Abb. 4—5). Der Probenhalter

besteht aus zwei Plexiglasteilen, einer Aufnahmeplatte und einer Deckplatte. In der Aufnah-

meplatte wurden sowohl fünf Öffnungen als auch ein Positionierungskanal, der durch die

Deck-und Aufnahmeplatte in die fünfte Öffnung verläuft, gebohrt. In den Öffnungen 1 bis 4

wurden die Probenküvetten eingespannt und mit Schrauben fixiert. Durch den Positionie-

rungskanal wurde die Glasfaser des fiberoptischen Thermometers bis in die Öffnung Nr. 5 ge-

führt. Dies erlaubt eine präzise Messung der Wassertemperatur einerseits im warmen Wasser-

bad (Erwärmung) und andererseits im kalten Wasserbad (Abkühlung). Der Probenhalter wird

für eine konstante Zeit t1 im Wasserbad gehalten und anschließend im zweiten Wasserbad mit

Eiswasser in einer definierten Zeit t2 abgekühlt um den Erwärmungsprozeß gezielt abzubre-

chen.
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Dies wurde dann sukzessive fortgesetzt bis man eine Gesamt-Koagulationszeit von 4000sec

erreicht hat. Eine längere Koagulationszeit war für den dynamischen Verlauf der optischen

Eigenschaften nicht relevant, da nach dieser Zeit eine ausreichende Schädigung erzielt wurde.

/30, 31, 32/

1

3 4

2

5

Abb.: 4.2  Grafik Probenhalter der Quarzküvetten für Wasserbad
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4.1.3 Meßverfahren

Das Meßverfahren läßt sich in drei Punkte aufgliedern:

1. die Präparation des Gewebes und der Probenküvetten

2. den Meßablauf zur Bestimmung der makroskopischen Parameter (Rd, Td, Tc)

3. die schrittweise Probenkoagulation

Präparation

Für die Bestimmung der optischen Parameter war es notwendig, von den zu untersuchenden

Geweben dünne (100-500µm) Schichten anzufertigen. Dies machte recht große Schwierig-

keiten, da die Dicke der Schnitte exakt bekannt sein mußte (ein Fehler in deren Bestimmung

geht überproportional in den Fehler für die optischen Parameter ein) und es dürfen keine Lö-

cher oder Risse in der Gewebeschicht auftretten (Verfälschung der kollimierten Transmissi-

on).

Die Problematik bestand darin, daß das Gefrier-Miktrotom bei -20°C arbeitet und die Gewe-

beschichten sehr schnell austrockneten. Aus diesem Grund wurde für die biologischen Gewe-

be ein anderes Verfahren benutzt.

Für die Gewebeproben war es am vorteilhaftesten, diese zu homogenisieren, wozu die Proben

in flüssigem Stickstoff schockgefroren wurden. Anschließend wurde das Gewebe in einem

ebenfalls auf 77K abgekühlten Tiegel mit einem Mörser pulverisiert. Auf diese Weise war es

im Gegensatz zur Homogenisierung der Probe bei Raumtemperatur möglich, größere Gewe-

becluster zu erzeugen, in denen die Zellen weitgehend intakt blieben. Durch das Schockgefrie-

ren kam es nicht zum Aufplatzen der Zellen.

Die Größe der entstehenden Zellkluster schwankte bei diesem Verfahren zwischen 50 und 500

µm (Zellgröße im Durchschnitt 8µm).

Da aus Voruntersuchungen bekannt war, daß die streuenden Strukturen in Zellen für sichtba-

res Licht in der Größenordnung der Wellenlänge liegen, konnten wir davon ausgehen, daß die

optischen Eigenschaften der so erzeugten Emulsionen denen des Ausgangsgewebes entspra-

chen. Dies wurde durch die Arbeiten von Peters /35/ bestätigt, der Messungen an Gefrier-

schnitten mit denen an homogenisiertem Gewebe verglich.
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Für die Messung an Hühnereiweiß lag die Problematik, in der Erzielung einer homogenen und

repruduzierbaren Zusammensetzung. Erste Präparationstechniken (grobes Teilen von Eigelb

und Eiweiß), industriell getrocknetes Eiweiß mit Wasser vermischt und 98 % reines Albumen

mit Basen und Wasser vermengt, führten zu keinen reproduzierbaren Messungen. Dies zeigte

sehr deutlich, wie komplex der Denaturierungsprozeß von Hühnereiweiß von den Randbedi-

gungen abhängt.

Als günstigste Methode, Hühnereiweißproben zu präparieren, erweist sich die Frittiermethode.

Das Eiweiß wird grob vom Eigelb getrennt und anschließend in ein G2-Frittier-Glas gefüllt.

An das Frittier-Glas ist eine Wasserstrahlpumpe angeschlossen, so daß durch den erzeugten

Vakuum das Eiweiß durch den Frittierboden gesogen wurde. Im Kolbenboden lag das dünn-

flüßige Eiweiß, während das dickflüßige in der Fritteuse zurück blieb.

Zur Messung wurde das Gewebepulver bzw. das Albumen in runde Quarz-Küvetten gebracht,

die in kalibrierten Dicken von 10, 100, 200, 500 µm erhältlich sind (Fa. Hellma, 124-QS). Die

Genauigkeit der Küvettendicke wurde mit +/- 0,005 mm angegeben.

Da beim Präparieren immer etwas Gewebe am Rand der Küvette eingequetscht wurde, müs-

sen zur exakten Dickenbestimmung folgende Schritte verfolgt werden:

1. Messung der Küvette im Leerzustand = dleer

2. Messung der Küvette im präparierten Zustand = dvoll

dtat = dkal + (dvoll - dleer) mit dkal = kallibrierte Küvettendicke

Beim präparieren der Küvetten war zusätzlich darauf zu achten, daß keine Löcher eingeschlo-

ßen wurden, um Fehler bei der Messung der kollimierten Transmission zu vermeiden.

Die Küvetten wurden in einem Probenhalter fixiert der wiederum zwischen den beiden großen

Ulbrichtkugeln (Kugel 2 und Kugel 3 in Abb. 4.4) positioniert wurde.
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Meßablauf

1. Vor jeder Messung wurde die Anlage ohne Probe kalibriert. Dazu wurden die beiden

Kugeln (K2 und K3) jeweils mit einem Reflexionsstandard (R = 99%) verschlossen und die

Intensitäten der Strahlungsfelder gemessen. Für die kollimierte Transmission wurde die Inten-

sität des Freistrahls als 100%-Wert erfaßt. Zum Ausgleich von Intensitätsschwankungen der

Lichtquelle wurden alle Meßwerte durch die Referenzintensität geteilt, was mittels Orginal-

software on-line möglich war. Nach Kalibrierung des Meßplatzes konnten nun die drei Inten-

sitäten für eine feste Wellenlänge in relativen Werten gemessen werden.

 

2. Nach Positionierung der zu messenden Probe zwischen den Ulbrichtkugeln (K2 und

K3) konnten die Meßwerte für die Reflexionskugel (Remission) Rd (ohne Fresnelreflexion)

und die Transmissionkugel T* simultan erfaßt werden. Hier ist die Summe aus kollimierter

und diffuser Transmission T* = Td + Tc gemessen worden, indem die Tansmissionskugel mit

dem 99%-Reflektor verschlossen wurde. Dadurch konnten Fehlmessungen vermieden werden,

die sonst durch Anteile der diffusen Transmission mit kleinen Streuwinkeln (hoher g-Faktor)

hervorgerufen worden wären, welche die Kugel durch die sonst vorhandene Öffnung unde-

tektiert verlassen hätten. Der Wert der separat gemessenen kollimierten Transmission ist dann

bei der Auswertung subtrahiert worden, um die tatsächliche diffuse Transmission zu erhalten.

Da sich die beiden Strahlungsfelder wechselseitig beeinflußen, sind die reinen Meßwerte vor-

erst nur als Näherungswerte zu verwenden. Erst während der Auswertung werden die wahren

Meßwerte ausgerechnet, die in die Momte-CarloSimulation integriert werden(sh Kapitel 3.3.3

, 3.3.4 und Anhang).

 

3. Um die kollimierte Tarnsmission Tc zu messen, war der Reflektor (Standard) zu ent-

fernen. Da trotz Ausblendung des zentralen Strahls (Blende vor Kugel 2 und Blende vor Ku-

gel 4, sh Abb.. 4.4) noch Anteile der diffusen Transmission den Detektor erreichen konnten,

ist auch dieser Meßwert im Verlauf der Auswertung mittels entsprechender Algorithmen kor-

rigiert worden.
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Probenkoagulation

Die erste Messung erfolgte im nativen Zustand der Gewebeproben. Dies ermöglichte die Be-

stimmung des in Gl. 3—41 benötigten Anfangszustandes µ s,nat. Dann folgen die dynamischen

Koagulationsschritte:

• Erwärmen der Proben mit Probenhalter im Wasserbad bei konstanter Temperatur T1 eine
definierte Zeit t1 (200sec die ersten 2000sec, 400sec für alle längeren Zeiten).

 

• Nach Ablauf der Zeit t1 erfolgt sofortiges Abkühlen der Proben im Eiswasser, Dauer eine
definierte Zeit t2 (20sec).

Nach jedem Schritt werden die relativen Intensitäten für den jeweiligen Koagulationszustand

gemessen. Dann werden die Proben ein weiteres Mal koaguliert (d.h. sie wurden wieder der-

selben Temperaturdosis ausgesetzt) usw.. Die gesamte Koagulationszeit betrug 4000 sec, was

16 Einzelmessungen entspricht.

Am Ende des eben beschriebenen Koagulationsprozesses wurden die Proben dann in einem

Wasserbad bei T = 80°C für 10 Minuten vollständig durchkoaguliert und eine letzte Messung

der makroskopischen optischen Parameter durchgeführt. Dies ermöglichte die Bestimmung

des in Gl. 3—41 benötigten Endzustandes µ s,koag.

Jede Messung der Küvettenprobe wurde zweimal durchgeführt. Aus dem Meßwerten wurde

der Mittelwert der makroskopischen Parameter (Rd, Td, Tc) ermittelt, dieser wurde dann als

Fit-Parametersatz in die inverse Monte-Carlo-Simulation eingegeben (sh. 3.3.3 und 3.3.4).

Diese lieferte schließlich die dynamischen optischen Parameter µa(T,t), µs(T,t) und g (T,t) von

denen µs wie oben beschrieben zur Bestimmung von Ω verwendet wurde.
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4.1.4 Messungen an Hühnereiweiß

Die ersten Messungen wurden mit Hühnereiweiß durchgeführt, es galt hierbei, die theoreti-

schen Betrachtungen zu verifizieren und den Meßplatz mit seinen Zusatzbauten zu testen.

Die Wahl für Hühnereiweiß als Material basierte auf der Tatsache, daß Literaturdaten für die

Ratenparameter vorlagen und die Präparation wegen der günstigen Beschaffung des Materials

einfach war. /30,34/

Ausgehend von der Arbeit von Meijerink /34/ wurden die dort bestimmten A-bzw. E-Werte

verwendet, um eine günstige Wasserbadtemperatur zu errechnen. Mit A = 3,5E+25 1/sec und

E = 175845,6 J/mol wird Omega theoretisch durch die Formel:

Ω = ∗
−

∗A
E

R T
texp

*
(sh. Gl. 3—42)

mit R = 8,1345 J/K*mol bestimmt.

Zeit  t /sec T = 48°C T = 53°C T = 58°C T = 61°C T = 65°C T = 67,5 °C T = 69°C T = 71,6°C T = 74°C
0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00 0,00

60,00 0,01 0,03 0,09 0,17 0,36 0,58 0,76 1,23 1,89
120,00 0,02 0,07 0,19 0,34 0,72 1,15 1,52 2,45 3,78
300,00 0,06 0,17 0,47 0,84 1,80 2,88 3,81 6,13 9,46
600,00 0,12 0,34 0,93 1,68 3,61 5,76 7,61 12,26 18,91
900,00 0,18 0,51 1,40 2,52 5,41 8,65 11,42 18,39 28,37

1200,00 0,24 0,69 1,87 3,35 7,21 11,53 15,22 24,52 37,83
1800,00 0,37 1,03 2,80 5,03 10,82 17,29 22,84 36,78 56,74
2400,00 0,49 1,37 3,73 6,71 14,42 23,05 30,45 49,04 75,65
3000,00 0,61 1,72 4,67 8,39 18,03 28,82 38,06 61,30 94,56
3600,00 0,73 2,06 5,60 10,06 21,63 34,58 45,67 73,56 113,48
4200,00 0,86 2,40 6,53 11,74 25,24 40,35 53,29 85,82 132,39
6000,00 1,22 3,43 9,33 16,77 36,05 57,64 76,12 122,60 189,13
6600,00 1,34 3,77 10,27 18,45 39,66 63,40 83,74 134,85 208,04
7800,00 1,59 4,46 12,13 21,80 46,87 74,93 98,96 159,37 245,86

12000,00 2,44 6,86 18,67 33,54 72,10 115,27 152,25 245,19 378,25

Tabelle: 4.1 Tabelle für Ω mit A und E Daten von Meijerink /34/

Aus dieser Tabelle wurden zwei Temperaturen ausgewählt, nämlich T1 = 67,5°C und die Tem-

peratur T2 = 71,5°C, da sie einen günstigen Ratenverlauf über eine relativ kurze Zeit gestatte-

ten. Bei diesen Temperaturen wurden daher die Messungen an Hühnereiweiß durchgeführt.

Wenn man die Schädigungsrate Omega über die Zeit t aufträgt sollten sich zwei Geraden mit

unterschiedlicher Steigung ergeben. (Kapitel 3.5)
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Abb: 4.3  theoretischer Ratenänderungverlauf von Eiweiß bei zwei Temperaturen 67,5°C und 71,6°C

Nach den Messungen wurden die relativen Intentitätswerte (Rd, Td, Tc) aus dem Ulbricht-

Kugeln Meßplatz in das MC-Simulationsprogramm eingegeben und als Ergebnis erhielt man

die Werte für µa (Absorptionskoeffizient) und µs (Streukoeffizient) und g (Anisotropiefaktor).

Das Ergebnis der durchgeführten Messungen bzgl. µs zeigen die folgenden Grafiken :
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Abb.: 4.4: Messung des dynamischen Streuverhaltens von Eiweiß bei T = 71,6°C
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Abb.: 4.5: Messung des dynamischen Streuverhaltens von Eiweiß bei T = 67,5°C

Beechnet man die Ratenänderung Omega aus diesen Daten, so erhält man eine lineare Abhän-

gigkeit des Schädigungsintegrals Omega über die Zeit t:

Ω = − −
µ − µ

µ − µ









ln

. ,

, ,

1
s dy s nat

s koag s nat

 (sh. Gl. 3—41)
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Abb.: 4.6 Schädigungsintegral mit gemessenen Streukoeffizienten für Eiweiß bei T = 71,6°C
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Abb.: 4.7 : Schädigungsintegral mit gemessenen Streukoeffizienten für Eiweiß bei T = 67,5°C

Der dynamische Ratenverlauf von Hühnereiweiß ist bei beiden Temperaturen ähnlich. Wie

erwartet ist die Steigung der Geraden unterschiedlich, jedoch ist deutlich zu erkennen, daß es

sich im Gegensatz zur ursprünglichen Annahme um einen zweistufigen Prozeß handelt (sh

Kapitel 3.5). Der erste ist zu Beginn der Erwärmung der dominierende während der zweite

erst nach Beendigung des ersten Prozeßes bestimmend wird. Im ersten Prozeß werden die la-

bilsten (primären) Proteinbrücken zerstört, während zur Denaturierung der sekundären Pro-

teinbrücken größere Energiebeträge bzw.Temperaturdosen benötigt werden.

Mit den Gln. 3—65 und 3—66 wurden aus den Steigungen die A bzw. E-Werte für beide Pro-

zesse berechnet und mit den Literaturdaten verglichen:

Ea = 274896 J/mol Elit = 259582 J/mol

a Aa = 2,86E+39 1/sec Alit = 1,30E+38 1/sec

Eb = 168141 J/mol Elit = 175846 J/mol

b Ab = 7,2E+21 1/sec Alit = 3,5E+25 1/sec

Tab.: 4.2 Vergleich der berechneten A- und E-Werte mit den Literaturwerten /34/
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Bei den E-Werten ist eine Abweichung zwischen 4% und 10% (a,b) zu bemerken, während

bei den A-Werten größere Abweichungen vorherrschen.

Wir bereits die Voruntersuchungen zeigten, sind die Ergenisse für Albumen extrem von den

Präparationsbedingungen und den Randbedingungen (z.B. pH-Wert) abhängen, so daß die ge-

fundenen Abweichungen durchaus im Rahmen der erwarteten Toleranz liegen. Grundsätzlich

zeigt sich die Methode geeignet, Schädigungsintegrale und Ratenparameter zu bestimmen, so

daß im folgenden biologische Gewebe betrachtet werden.

4.1.5 Messung an biologischen Geweben

 Muskelgewebe (Pute)

Muskel (Pute) wurde wie beschrieben präpariert und die Proben wurden verschiedenen Tem-

peraturdosen im Bereich T = 44-52°C ausgesetzt. Die Ergebnisse für den Verlauf des Streu-

koeffizienten zeigen die Abb. 4.8 bis 4.11.
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Abb: 4.8 dynamischer Verlauf der Streukoeffizienten für Muskel (Pute) bei T = 44°C
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Abb: 4.9 dynamischer Verlauf der Streukoeffizienten für Muskel (Pute) bei T = 47°C
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Abb: 4.10 dynamischer Verlauf der Streukoeffizienten für Muskel (Pute) bei T = 50°C
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Abb: 4.11 dynamischer Verlauf der Streukoeffizienten für Muskel (Pute) bei T = 52°C

Der dynamische Verlauf des Streukoeffizienten von Muskel (Pute) ist dem des Eiweißes ähn-

lich. Es ist mit steigender Temperatur eine Zunahme der Steigungen zu beobachten. Die Abb.

4.12 bis 4.15 zeigen die berechneten Schädigungsintegrale für die berechneten Temperaturen.
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Abb: 4.12 dynamischer Verlauf des Schädigungsintegrals für Muskel (Pute) bei T = 44°C
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Abb: 4.13 dynamischer Verlauf des Schädigungsintegrals für Muskel (Pute) bei T = 47°C
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Abb.: 4.14 dynamischer Verlauf des Schädigungsintegrals von Muskel (Pute) bei T = 50°C
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Abb.: 4.15 dynamischer Verlauf des Schädigungsintegrals von Muskel (Pute) bei T = 52°C
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Leber (Schwein)

Leber (Schwein) wurde wie beschrieben präpariert und die Proben wurden verschiedenen

Temperaturen T = 50°C bis T = 60°C ausgesetzt.
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Abb.: 4.16 dynamischer Streukoeffizientenverlauf von Leber (Schwein) bei T = 50°C
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Abb.: 4.17 dynamischer Streukoeffizientenverlauf von Leber (Schwein) bei T = 55°C
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Abb.: 4.18 dynamischer Streukoeffizientenverlauf von Leber (Schwein) bei T = 60°C

Der dynamische Verlauf des Streukoeffizienten von Leber ist ebenfalls des Eiweißes ähnlich..

Die Abb. 4.19 bis 4.21 zeigen die berechneten Schädigungsintegrale für die berechneten Tem-

peraturen.
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Abb.: 4.19 dynamischer Verlauf des Schädigungsintegrals von Leber (Schwein) bei T = 50°C
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Abb.: 4.20 dynamischer Verlauf des Schädigungsintegrals von Leber (Schwein) bei T = 55°C
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Abb.: 4.21 dynamischer Verlauf des Schädigungsintegrals von Leber (Schwein) bei T = 60°C
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4.1.6 Fehlerbetrachtung

Die Genauigkeit der Bestimmung der optischen Parameter hängt von folgenden Faktoren ab:

• Die systematischen Meßfehler können durch Verwendung von geeichten Reflexionsstan-

dards (LabSphere) und nach Überprüfung der Linearität von Detektorn und Elektronik

(Graufiltersatz) als < 1 % (absolut) abgeschätzt werden.

• Die statistischen Meßfehler wurden aus Wiederholungsmessungen an Reflexionsstandards

als < 1 % (absolut) bestimmt.

• Die biologische Varianz der Proben einschließlich Präparation und Dickenbestimmung

kann nur grob geschätzt werden. Aus früheren Untersuchungen an parenchymatösen Ge-

weben ergaben sich Werte im Bereich 10-20 % die als Vergleich dienen könnten.

• Der relative Fehler der inversen Monte-Carlo Rechnung beträgt bei 5x105 Photonen pro

Simulation 0,15 % und kann damit bezüglich der anderen Fehlerquellen vernachlässigt

werden. Als Abbruchkriterium für den Fit wurde eine Übereinstimmung zwischen Simula-

tion und Experiment von 0,2 % festgesetzt. Eine grundlatzliche und nicht zu quantifizie-

rende Fehlerquelle stellt hingegen die Wahl der Phasenfunktion dar [Henyey-Greenstein],

der zwar für viele Gewebetypen als geeignet evaluiert wurde, deren Anwendbarkeit auf an-

dere Gewebetypen jedoch nicht eindeutig gezeigt ist.

Um den Fehler während der Erwärmung der Proben in Wasserbad zu ermitteln, wurde der

Erwärmungs-und Abkühlungsverlauf mit einer präparierten Glasküvette, Ni-CrNi Thermo-

element und digitalen Temperaturmeßgerät vermessen. In das Deckglas der Küvette wurde ei-

ne Nut gefräst, so daß ein Thermoelement zwischen Glasküvette und Deckglas plaziert wer-

den konnte. Die präparierte Glasküvette wurde in ein warmes Wasserbad, welches eine defi-

nierte Temperatur T = 60°C aufwies, eingetaucht und 70 sec erwärmt. Danach erfolgte in ei-

nem zweiten Wasserbad, gefüllt mit Eiswasser, die Abkühlung. Abb. 4—22 zeigt den Tempe-

raturverlauf in der Glasküvette während der Erwärmungs- und Abkühlungsphase.
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Abb: 4.22 Temperaturverlauf innerhalb des Probenraums einer Glasküvette

Nach ca. 10 Sekunden wird in der Küvette bereits die Wasserbadtemperatur erreicht, so daß

die Aufwärmphase im Vergleich zur Kogulationszeit von jeweils 200 bis 400 Sekunden ver-

nachläßigt werden kann. Zudem entspricht die Verzögerung beim Erwärmen der Probe in er-

ster Näherung der Verzögerung beim Abkühlen. Für die Temperaturdosis kann daher eine

Rechteckform angenommen werden, d.h. daß sich die Fehler beim Aufwärmen und beim Ab-

kühlen kompensieren.

Der Gesamtfehler bei Bestimmung der Ratenkonstanten wird auf Basis der vorhergehenden

Betrachtungen auf ± 10 % abgeschätzt.
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4.2 Messung der Temperaturfelder

Die Kenntnisse der laserinduzierten Temperaturfeldverläufe ist in der Lasermedizin von ent-

scheidender Bedeutung. Temperaturmessungen können durch vielerlei Methoden (Thermo-

kamera, Thermosensoren, etc.) vollzogen werden. Die laserinduzierten Temperaturfelder in

biologischen Geweben wurden mit einer Thermokamera aufgenommen. Diese Methode er-

möglicht eine nicht-invasive Oberflächentemperatur-Messung über eine relativ größe Fläche.

Hierzu wurden einzelne Bilder mit konstanten Zeitdifferenzen abgespeichert und ausgewertet.

In diesem Abschnitt werden die physikalischen Grundlagen für die Funktionsweise der Ther-

mokamera erläutert.

Wärmeemission

Ein „schwarzer Körper“ ist definiert als ein Objekt, das die gesamte einfallende Strahlung bei

jeder Wellenlänge absorbiert. Das Kirchoff’sche Gesetz sagt aus, daß Absorptions- und Emis-

sionsvermögen übereinstimmen und der „schwarze Körper“ deshalb in gleichem Maße elek-

tromagnetische Strahlung absorbiert wie emittiert.

Max Planck gelang es, die spektrale Verteilung der Strahlung eines „schwarzen Körpers“

durch folgende Gleichung zu beschreiben:

( )( )W
b h c k T

h c

eλ
π

λ λ=
−

−2

1

62

5
1 0* [Watt/m2 µm] Gl. 4—1

Wλb = Spektrale spezifische Ausstrahlung eines schwarzen Körpers b bei der Wellenlänge λ

c = Lichtgeschwindigkeit 3*108 [m/sec]

h  = Planck´sches Wirkungsquantum = 6,6 10-34 [J*sec]

k = Bolzmann-Konstante = 1,4*10-23 [J/K]

T = Temperatur des schwarzen Körpers [K]

λ = Wellenlänge [m]
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Abb.: 4.23 Strahlungsspektrum eines schwarzen Körpers für unterschiedliche Temperaturen

Jede Kurve beginnt bei Null für λ = 0 und steigt mit wachsender Wellenlänge sehr schnell an.

Nach erreichen eines Maximums bei der Wellenlänge λmax geht die Kurve im Grenzwert λ

→∝ wiederum gegen Null. Die Lage des Maximums verschiebt sich mit steigender Tempe-

ratur zu kürzeren Wellenlängen.

Führt man eine partielle Differentiation des Planck’schen Strahlungsgesetzes nach der Wel-

lenlänge λ durch, so erhält man den folgenden Ausdruck:

λ max = 2898
T [µm] Gl. 4—2

Gl. 4—2 beschreibt die Lage des Strahlungsmaximums λmax in Abhängigkeit von der Tempe-

ratur T des schwarzen Körpers. Diese als Wien’sches Verschiebungsgesetz bekannte Glei-

chung ist die mathematische Formulierung der bekannten Beobachtung, daß sich die Farbe ei-

nes schwarzen Körpers mit steigender Temperatur von Rot nach Gelb verändert.
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Durch Integration des Planck’schen Strahlungsgesetzes von λ = 0 bis λ = ∝ erhält man die ge-

samte spezifische Ausstrahlung Wb des schwarzen Körpers:

W Tb = σ * 4  [W/m2] Gl. 4—3

σ = Stefan-Bolzmann-Konstante = 5,7*10-8 [Watt/m2*K4]

Dies bedeutet, daß die gesamte emittierte Strahlung eines Schwarzen Körpers mit der vierten

Potenz der absoluten Temperatur ansteigt.

4.2.1 Meßgerät

Das “Thermovision 900” SW/TE System der Fa. AGEMA besteht aus einem Scanner, einer

Kontrolleinheit (Computer + Software), einem Monitor und einem Magnet-Optisches-

Laufwerk. Der Scanner arbeitet im kurzwelligen Bereich von 2-5,4 µm des infraroten Spek-

trums. Zwei thermoelektrisch gekühlte SPRITE-Detektoren (Signal Processing In The Ele-

ment) werden auf einer Arbeitstemperatur von -70°C gehalten. Die Synchronisation des opti-

schen Scanning-Systems und die Zeitkonstante der Detektor/Elektronik-Einheit ermöglichen

eine Abtastrate von 20 Hz bei einer Auflösung von jeweils 140 Pixel in 128 Zeilen. Der Pro-

zessor nutzt die in den Zeilenrändern enthaltenen Informationen über die internen Tempera-

turreferenzen zur Re-Kalbrierung und erhöht das Bildformat auf 204 Pixel x 128 Zeilen.

/Datenblatt Fa. AGEMA/

Es können vier Temperaturbereiche eingestellt werden.

Bereich 1 -10°C..........80°C

Bereich 2 0°C............150°C

Bereich 3 50°C..........250°C

Bereich 4 100°C........500°C

bis 2000°C

Tab.: 4.3 der Meßbereiche

Mit Hilfe der Kalibrierungsfunktion, die das Scanner-Ausgangssignal als Funktion der Tem-

peratur eines Schwarzkörper-Strahlers beschreibt, wird aus der detektierten IR-Strahlung die



55

beachten, daß neben der IR-Strahlung vom Meßobjekt auch Störstrahlung aus der Umgebung,

t-

Erhöhung der Meßgenauigkeit sind diese störenden Einflüsse bei der Temperaturberechnung

zu berücksichtigen. Diese Reflektion des

Meßo jekts werden im Kapitel 4.1.5 „Meßfehler“ ausführlich erläutert.

Kalibrierungsfunktion

Kalibrierfunktion beschreibt den nichtlinearen Zusammenhang zwischen der r-

Für alle Kombinationen von Filter-, Objektiv- und Temperaturmeßbereicheinstellungn existi -

ren eigene Kalibrierungskonstanten) im Scanner

gespeichert sind. Das System wählt je nach Einstellung automatisch den korrekten Paramete -

satz zur Berechnung der Objekttemperatur. Während der n-

Referenzstrahler bei verschiedenen Temperaturen gemessen und aus

diesen Stützwerten der Kurven-Fit’ Programms eine

Funktionsapproximation durchgeführt. Somit erhält man einen Satz von 

und F, der eine optimale Anpassung der Funktion Gl. (4—4) an die gemessenen Stützwerte

ergibt.

Teil aus dem Planck’schen Gesetz abgeleitet, bzw. teilweise empirisch entwickelt wu de.

( )I
R

e FB T
=

−
Gl. 4—4

I (T) = Intensität der entsprechenden Temp. T

R = Response-Faktor

B = Spektral-Faktor Angaben  Fa. AGEMA

F = Form-Faktor

T = Objekt-Temperatur [°K]
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 Meßaufbau

3) große Stücke geschnitten und auf einen Träger

Orthogonal zur Probe und in einem Abstand, der es erlaubte den Lichtfleck auf der

Probe mit dem Faserdurchmesser zu Lichtwellenleiter des Laseres

Dreibeinstativ montiert, das sowohl eine 90°-

Kippung als auch eine variable Einstellung der vertikalen 

Aufnahmewinkel konstant 10° betrug. So konnte durch diesen Aufbau die geometrischen Be

rech sinα ≈ ) vereinfacht werden.

 Laser

Glas - Faser

10°

Infrarotkamera

 zur Messung 

4.2.3 

Nach dem poitionieren des xxx), Be

strahlungszeit(xxx)), die Störfaktoren ( e-

ablauf der Bestrah

lungszeit, wurden noch 2 Sekunden lang die Abkühlung gemessen.
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4.2.4 Meßergebnisse der Temperaturfelder

4.2.5 Meßfehler

Es wurde schon erwähnt, daß die detektierte Strahlung sich aus verschiedenen Strahlungen

zusammensetzt. Da bekanntlich kein Objekt das Abstrahlverhalten eines perfekten schwarzen

Körpers besitzt, müssen alle Störfaktoren entsprechend der folgenden Formel berücksichtigt

werden:

( ) ( ) ( ) ( ) ( )I I T I T I Tm Obj Umg Atm= + − + −ε τ τ ε ε* * * * *1 1 Gl.4—5

mit:

I(T) = Intensität der Strahlung eines Schwarzen Körpers proportional zur Temp. T

Im = Intensität der gemessenen Gesamtstrahlung

ε = Emissionsgrad des Meßobjekts

τ = Transmissionsgrad der Atmosphäre

Tatm = Temperatur der Atmosphäre

Tumg = Temperatur der Umgebung

Diese Formel ist im beschriebenen System der Thermokamera schon implementiert. Für ihre

Anwendbarkeit sind einige Voraussetzungen zu erfüllen:

1. Das Meßobjekt ist im spektralen Empfindlichkeitsbereich des Scanners nicht durch-

sichtig

2. Die Oberfläche des Objekts ist ein „Lambert’scher Strahler“

3. Der Emissionsgrad des Meßobjekts ist im spektralen Empfindlichkeitsbereich des

Scanners konstant, mit anderen Worten das Objekt ist ein „grauer Strahler“

Die Kompensation der Eigenstrahlung von Scanner und Objektiv wird vom „Thermovision

900" System automatisch durchgeführt. Ein interes System verarbeitet die Informationen von

zwei zeilenweise mitgemessenen Schwarzkörper-Referenzstrahlern und die Ausgangssignale

von vier Temperatursensoren, mit denen die Temperatur im Inneren des Scanners gemessen

werden. Ein Temperatursensor im Objektiv dient zur Messung der Objektivtemperatur. Au-

ßerdem werden die Objektparameter (Emissionsgrad, Transmission und Objektentfernung, die
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manuell in den Computer eingegeben wurden) berücksichtigt. Alle diese Faktoren werden,

beim Vergleich der Meßtemperatur mit der Kalibrierungsfunktion berücksichtigt.

Emissionsgrad

Reale Meßobjekte sind selten ‘’schwarze Strahler’’, d.h. sie emittieren weniger Strahlung als

ein schwarzer Körper der gleichen Temperatur. Diese Eigenschaft wird durch den Emissions-

grad ε (meist angegeben als Faktor 0 < ε < 1) erfaßt. Der Emissionsgrad ist eine entscheidende

Größe in der nicht-invasiven Temperaturmessung. Ungenaue Angaben können das Meßergeb-

niss stark verfälschen. Je nach Material und Oberflächenbeschaffenheit findet man Emissi-

onsgrade von 0,1 bis 0,99. ε beträgt für eine hochpolierte Oberfläche (Spiegel) < 0,1; im Ge-

gensatz zur menschlichen Haut, für die ε nahe 1 liegt. Bei der Messung mit der Thermokame-

ra ist der Emissionsgrad ε als Mittelwert des spektralen Emissionsgrades ελ über den gesamten

Empfindlichkeitsbereich des Scanners zu verstehen. /39/

Objektentfernung

Zur Bestimmung der effektiven Transmission der Atmosphäre ist die genaue Objektentfer-

nung, d.h. der Abstand zwischen Meßobjekt und Frontlinse des Objektives erforderlich. Die

Dämpfung der Strahlung wird über den Transmissionsfaktor τ in der Meßformel Gl. 4—5

kompensiert. τ beschreibt die mittlere effektive Transmission für IR-Strahlung im spektralen

Meßbereich des Scanners. Die empirisch gefundene Beziehung zur Berechnung von τ lautet:

( )τ
α β α β

= + −
− 





− 



X e X e

d
W

d
W* *

* *1 1 2 2

1 Gl. 4—6

mit:

τ = effektive atmosphärische Transmission

X = Wichtungsfaktor

α1,α2 = Dämpfungskoeffizienten

β1,β2 = Dämpfungskoeffizienten der Wasserdampfabsorption

d = Objektentfernung (Abstand Meßobjekt - vordere Objektivlinse)

W = äquivalenter Wassergehalt (berechnet aus rel. Luftfeuchtigkeit und TAtm)
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Wassergehalt

Im theoretischen Teil (Kapitel 3.2.2) ist beschrieben worden, wie die thermischen Eigen-

schaften anhand der prozentualen Konzentration des Wassergehaltes berechnen werden kön-

nen.  Der Wassergehalt von Gewebe wurde mit einem Trockenschrank bestimmt.

1. Das Gewebe wird in 10x10 mm große Stücke geteilt.

2. Das Ausgangsgewicht der Proben wurde unter Berücksichtigung des Gewichts der

Aufbewahrungsschalen bestimmt.

3. Die Proben wurden im Trockenschrank bei konstanter Temperatur T = 48°C depo-

niert.

4. Tägliche Gewichtsprüfung solange bis keine Gewichtsveränderung mehr auftratt

⇒ Gewebe völlig ausgetrocknet (Trockenzeit c.a. 7 Tage).

Abschließend wird nochmal das Leergewicht der Aufbewahrungsschälchen bestimmt. Die Be-

rechnung des Wassergehaltes erfolgte auf Basis folgender Gleichungen:

mg,0 = ms,v - ms,l

∆mg = mg,0 - mg,7

x
m

m
g

g

=
∆ *

,

100%

0

mit

mg,0 = Masse des frischen Gewebes am ersten Tag

ms,l = Masse der Schale im Leerzustand

ms,v = Masse der Schale mit frischen Gewebe (H2O — Gehalt 100%)

mg,7 = Masse des Gewebes am siebten Tag (H2O — Gehalt ≈ 0 %)

∆mg = Masse des Wassers in Gewebe



60

Muskel (Pute) Muskel (Schwein) Leber (Schwein)

Wassergehalt in % 72,98 ± 72,96 ± 71,60 ±

Tabelle: 4.4 Wassergehalt der Gewebe

Werden diese Werte in die Gl. 3—32 (Kapitel 3.2.3) eingesetzt, so erhält man die Tabelle der

thermischen Eigenschaften von den untersuchten biologischen Geweben.

Putenbrust Schweineleber

cp in [Jg-1K-1] 3,5991 3,5603

λW in [WK-1cm-1] *10-3 4,7159 4,6373

ρ in [gcm-3] 1,0811 1,0852

Tabelle: 4.4 thermische Eigenschaften der Gewebe


