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1 Einleitung

Das Gebiet der Photoakustik umfasst thematisch diejenigen Wechselwirkungen
von elektromagnetischer Strahlung mit Materie, die zur Erzeugung von Schall
bzw. Ultraschall fithren. Anstelle von Photoakustik wird auch der Begriff
Optoakustik synonym verwendet, wobei mit diesen Begriffen der Einsatz
von Laserstrahlung assoziiert wird. Werden zur Erzeugung von Ultraschall
Mikrowellen verwendet, dann wird héufig der Begriff Thermoakustik verwendet.
Die Thermoakustik wird inzwischen auch zur medizinischen Bildgebung
eingesetzt [1, 2].

Medizinische Anwendungen der Optoakustik basieren im Wesentlichen
auf gepulster optischer Anregung, wihrend in den Materialwissenschaften
modulierte optische Quellen eingesetzt werden. Daher wird im Weiteren nur
der medizinisch relevante Teil der Optoakustik besprochen. Dabei werden kurze
Laserpulse im Bereich von Nanosekunden eingesetzt, um optoakustische Wellen
(Ultraschallwellen) in einem optisch absorbierenden Medium zu erzeugen.
Diese Ultraschallwellen kénnen von einem Ultraschallwandler zeitaufgelost
detektiert werden. Unter Annahme einer konstanten Schallgeschwindigkeit
im Medium ist es moglich, aus den zeitaufgelosten optoakustischen Signalen
auf den Ort der Schallentstehung riickzuschlieBen (Tiefenauflosung) und
lokale Unterschiede in der optischen Absorption ortsaufgelost abzubilden.
Die Ortsauflosung bei der Darstellung der optischen Absorption ist dabei
von der Ortsauflosung des Ultraschallsystems abhéngig, d. h., insbesondere
von der Bandbreite der Ultraschallsignale. Optoakustische Methoden zur
ortsaufgelosten Darstellung optischer Absorptionseigenschaften sind fiir die
medizinische Bildgebung von Interesse, weil biologische Gewebe unterschiedliche
optische Absorptionseigenschaften in Abhéngigkeit von der verwendeten
optischen Wellenlénge besitzen. Ein héufig untersuchter Metabolit ist das
physiologisch vorkommende Himoglobin (Hb), dessen Absorptionseigenschaften



zudem vom Oxygenierungszustand abhingen (oxygeniertes vs. desoxygeniertes
Hb). Die Abbildung der Vaskularisierung und der Blutoxygenierung ist z. B. bei
neurologischen Fragestellungen [3] und bei der Tumordetektion von Interesse [4].

Im Gegensatz zur Optoakustik behandelt die Akustooptik die Beeinflussung
von elektromagnetischen Ausbreitungsvorgéingen durch Schall bzw. Ultraschall.
Eine Schallwelle, die sich in Wasser ausbreitet, bewirkt lokale Druck- bzw.
Dichteéinderungen des Mediums, so dass der Brechungsindex fiir Licht lokal
variiert [5]. Dieser Effekt wird z. B. bei einer Schlierenoptik zur Visualisierung
von Schallfeldern genutzt.

2 Grundlagen

Die Grundlagen der Optoakustik umfassen zum einen die physikalischen
Wechselwirklungen, die zur Erzeugung von optoakustischen Signalen notwendig
sind. Aus diesen kann ein eindimensionales Signalmodell fiir die von einem
Laserpuls erzeugte Druckverteilung hergeleitet werden. Zum anderen werden
die Absorptionseigenschaften von biologischem Gewebe erldutert, die fiir die
medizinische Nutzung der optoakustischen Bildgebung relevant sind.

2.1 Photoakustischer Effekt

Zum besseren Versténdnis des photoakustischen Effekts sind die physikalischen
Wechselwirkungen, die wesentlich beteiligt sind, in Abb. 1 zusammengefasst.
Ein Laserpuls der Energie F; wird in Abhéngigkeit von der optischen
Absorption i, lokal absorbiert und durch strahlende Ubergéinge (Fluoreszenz
oder Phosphoreszenz) oder eine strahlungslose Relaxation wieder abgegeben.
Bei der strahlungslosen Relaxation bewirkt die Energieaufnahme eine
Temperaturerhohung, die durch die spezifische Wérmekapazitit C)
bestimmt ist. Die Temperaturerhohung wiederum fithrt in Abhéngigkeit
vom Volumenausdehnungskoeffizienten S zu einer Ausdehnung und iiber
den Kompressionsmodul K zu einer Druckerhthung. Die resultierende
Drucktransiente breitet sich im Medium mit der Schallgeschwindigkeit ¢y zum
Ultraschallempfianger aus, wo sie zeitaufgelost empfangen werden kann.

Eine Zusammenfassung der genannten physikalischen Wechselwirkungen und
beteiligten Materialparameter ist in Tabelle 1 zu finden.

Wie im Folgenden gezeigt wird, hiangt die Signalamplitude der erzeugten
Ultraschallwelle von der optischen Absorption ab. Wird die Energie AE lokal
deponiert, so fiihrt dies zu einer Temperaturerhéhung AT von

AT = Ab , (1)

m ¢

wobei die Masse m auch in Abhéngkeit der Dichte pg und einem Volumen V}
durch m = pg - V) angegeben werden kann. Die resultierende Volumenédnderung

ist somit durch AR
AV =8Vy AT =3 Vg———- 2
B Vo B e Cp (2)



gegeben und fiihrt zu einer lokalen Druckédnderung von

A = , 3
Vo po Cp Vo Cy Vo @)

2
Ap— gV _ _KBAE G BAE

die sich mit Schallgeschwindigkeit (¢o = 1540 m/s in biologischem Weichgewebe)
ausbreitet. Aufgrund obiger Gleichung wird der dimensionslose Parameter I' als

I = Cgﬂ (4)
p

eingefithrt, der Griineisen Parameter genannt wird. Er ist ein Mafl fiir
die Energieeffizienz des photoakustischen Effekts, d. h., wie viel absorbierte
elektromagnetische Energie in akustische Energie umgewandelt wird [6].

Die in Gl. (3) hervorgerufene lokale Druckinderung ist abhingig von
der lokal deponierten Wéirme- bzw. Energiemenge AFE. In einem homogen
absorbierenden, nicht streuenden Medium ldasst sich die lokal deponierte
Energiemenge pro bestrahlter Fliche A aus dem Lambert-Beer’schen Gesetz
berechnen [7]. Die Fldchendichte der eingestrahlten Energie H(z), die so
genannte Fluenz (engl. radiant exposure [J/m?]), nimmt exponentiell mit der
Eindringtiefe in Abhéngigkeit von der optischen Absorption pu, ab,

E(z) _Er exp(—pa 2)

H(z) = " i . (5)

Daraus folgt fiir die lokal deponierte Warmemenge
AE(z) = —pq Er exp(—pq 2)Az (6)

so dass sich — bezogen auf ein Volumenelement Vj; = A - Az — die lokale
Druckverteilung p(z) aus Gl. (3) ergibt,

2
cg B pa Er exp(—pq 2)Az Er,
= =TI a —HMa .
p(2) c, 1A Ha—y exp(—Ha ) (7)

Da die Schallgeschwindigkeit in biologischem Weichgewebe nur gering um einen
Mittelwert variiert, kann sie bei der Betrachtung von Ausbreitungsvorgingen
konstant zu ¢g = 1540 m/s angenommen werden. Findet die Einkopplung der
Laserstrahlung in das Objekt und der Empfang des Ultraschalls am gleichen Ort
statt (engl. backward mode), dann ist der Empfangszeitpunkt ¢ des Ultraschalls
iiber z = ¢; -t mit dem Ort z der Druckentstehung verkniipft. Fiir das von
einem Ultraschallempfinger zu empfangende Drucksignal p(t) gilt dann bei
Vernachlidssung der akustischen Ddmpfung und der 1/r-Abhéngigkeit

P =T pta 2 expl(—pa co 1) (8)

Die oben dargestellte Herleitung ist nun dann giiltig, wenn die lokal
hervorgerufene Druckiinderung ortlich begrenzt ist (engl. stress confinement)



[8]. Darunter ist zu verstehen, dass die wihrend der Dauer des Laserpulses
generierte Ultraschallwelle nicht in ein anderes Gebiet (mit stark abweichender
optischer Fluenz) propagieren darf, weil die resultierenden Interaktionen der
Ultraschallwellen dann vom zeitlichen Verlauf des Laserpulses abhéngen. Bei
gegebener Laserpulsdauer 7y, breitet sich die akustische Wellenfront um eine
Strecke von cg - 71, aus. Diese Strecke muss deutlich kleiner als die rdumliche
Anderung der optischen Fluenz sein, fiir die typischerweise die mittlere
Eindringtiefe 1/u, verwendet wird [9], d. h.

1
co T << — bzw. T << .
Ha Ha Co

Typischerweise werden Laserpulse im Bereich von einigen Nanosekunden
verwendet, so dass die oben genannte Bedingung erfiillt ist.

Das hier beschriebene eindimensionale Signalmodell fiir den Fall eines
homogenen Mediums kann aus den Fall eines inhomogen geschichteten Mediums
mit einer ortlich variierenden Absorption p,(z) erweitert werden [10]. Aus der
sich ergebenden Druckverteilung

E z
p(z) =T Ha ZLGXP (/ Ma(z’)dz') mit z=co-t (9)
0
kann die Absorption wie folgt berechnet werden,

__ p(®)
Jo p(z)dz"
Im n#chsten Abschnitt wird auf die Absorptionseigenschaften von biologischem

Gewebe ndher eingegangen. Dabei wird erldutert, inwieweit neben der optischen
Absorption auch optische Streuprozesse eine Rolle in dem Signalmodell spielen.

fra(2) (10)

2.2 Absorptionseigenschaften von biologischem Gewebe

Der am hiufigsten dargestellte Metabolit in der optoakustischen
Abbildung von biologischem Gewebe ist das Hadmoglobin (Hb). Das
im  Blutkreislauf physiologisch vorkommende H&moglobin hat einen
hohen  Absorptionskoeffizienten = im  sichtbaren = Wellenlédngenbereich,
der fiir Wellenlingen im nahen infraroten (NIR) Wellenléngenbereich
abnimmt. AuBerdem ist bekannt, dass die Absorptionseigenschaften vom
Oxygenierungszustand abhéngen (oxygeniertes vs. desoxygeniertes Hb). Durch
die ortsaufgeloste Darstellung dieser Parameter ist es moglich, sowohl die
Vaskularisierung (Morphologie) als auch die Blutoxygenierung (Funktion) zu
untersuchen, so dass die Optoakustik zu den funktionellen Bildgebungsverfahren
gezihlt werden kann. Der wellenldingenabhéngige Verlauf der Absorption von
H#émoglobin ist in Abb. 2 zu sehen, zu deren Erstellung Daten iiber optische
Absorptionskoeffizienten von Wray und Kou verwendet wurden [11, 12].

Fin weiterer stark absorbierender Metabolit, der physiologisch in der
Haut vorkommt, ist das Melatonin. Die mit einem optoakustischen



Abbildungssystem maximal erreichbare Eindringtiefe ist zum einen durch die
Absorptionseigenschaften dieser beiden Metabolite bestimmt und liegt im NIR-
Bereich bei einigen Zentimetern [13]. Zum anderen hiingt die Eindringtiefe von
den Streueigenschaften des Mediums ab, die ebenfalls zu einem tiefenabhéngigen
Verlust der Fluenz fithren. Von den meisten biologischen Geweben ist bekannt,
dass es sich um mikroinhomogene Medien handelt, in denen sowohl Absorption
als auch Streuung auftritt.

Die relevanten Parameter einer streuenden Losung, Suspension oder
Emulsion sind der Absorptionskoeffizient p,, der Streukoeffizient pg sowie
der Anisotropiefaktor g, durch den die Winkelabhéingigkeit der Streuung
beriicksichtigt wird [14]. Es findet sich eine effektive Absorption pu eff in

Abhingigkeit dieser Parameter [15],

Heff = V/3 Halpta + ns(1—g)) (11)

die in das Signalmodell aus Gl. (7) exponentiell anstelle der Absorption g
eingeht,

p(z) =T pa % exp (_Neﬁ 2) : (12)

3 Sicherheitsaspekte

Bei der Auslegung eines optoakustischen Abbildungssystems kommt die Norm
DIN EN 60825-1 zur Anwendung, in der die Sicherheit von Laser-Einrichtungen
behandelt wird. Nach Teil 1 dieser Norm (,Klassifizierung von Anlagen,
Anforderungen und Benutzer-Richtlinien®) ist zu beachten, dass die maximal
zuléissige Bestrahlung (MZB) der Haut nicht iiberschritten wird. Die MZB
ist definiert als ... der Grenzwert von Laserstrahlung, dem Personen unter
normalen Umstédnden ausgesetzt werden diirfen, ohne dass schéidliche Folgen
eintreten“. Die MZB ist abhingig von der Wellenldnge der Strahlung, der
Impulsdauer und der Einwirkungsdauer. Nach Abs. 13.3 (S. 52f) und Tabelle 8
(S. 56) der oben genannten Norm miissen wiederholt gepulste oder modulierte
Laser folgende Kriterien bzgl. der MZB erfiillen:

(a) ,Die Bestrahlung durch jeden Einzelpuls einer Impulsfolge darf nicht den
MZB-Wert fiir einen Finzelpuls iberschreiten. “

(b) ,Die mittlere Bestrahlungsstirke fir eine Impulsfolge der
Einwirkungsdaver T darf den MZB-Wert nach Tabelle 6 und Tabelle 8
fiir einen Einzelpuls der Finwirkungsdauer T nicht tibersteigen. “

(¢) ,Die mittlere Bestrahlung durch Impulse innerhalb einer Impulsfolge darf
den MZB-Wert des Finzelpulses multipliziert mit dem Korrekturfaktor Cs nicht
tibersteigen. “

Wihrend durch das Kriterium (a) die Energie eines Einzelpulses begrenzt
wird, fithren die Kriterien (b) und (c) zu einer Begrenzung der mittleren
Leistung bzw. Untersuchungsdauer. Die in Kriterium (b) genannten Tabellen
beziehen sich auf die MZB fiir die Einwirkung von Laserstrahlung auf



die Haut bzw. Hornhaut des Auges. Fiir den Fall eines optoakustischen
Abbildungssystems miissen die Daten aus Tabelle 8 der Norm herangezogen
werden, wobei die relevanten Kriterien in Tabelle 2 zusammengefasst wurden.
Mann kann zeigen, dass ein optoakustisches Abbildungssystem mit Pulsdauern
im Bereich von Nanosekunden und Pulswiederholraten PRF grofier 10 Hz die
oben genannten Kriterien erfiillt, wenn es fiir den Dauerbetrieb ausgelegt wird,
d. h., fiir Untersuchungszeiten bis zu 500 Minuten.

Aus Tabelle 2 ergibt sich der untere Grenzwert fiir die MZB fiir
Einwirkungsdauern 7 mit 10! s < T < 3-10* s bei Wellenléingen A < 700 nm
zu MZB = 2000 W-m~2. Die Bestrahlungsstéirke (engl. irradiance [W/m?]) der
optischen Anordnung darf diesen Grenzwert nicht iiberschreiten, d. h.

Er - PRF

<
< MzB, (13)

wobei Ej die Energie eines Laserpulses und A die Fliche der optischen
Ankopplung auf die Haut sind. Aus dieser Beziehung erbibt sich analog
zur maximal zuldssigen Bestrahlung (MZB) eine minimal zu bestrahlende
Hautfliiche (MBF') als

MBF = E;, - PRF/MZB . (14)

Bei einer Pulsenergie von z. B. Er, = 10 mJ und einer Pulswiederholrate von
z. B. PRF = 100 Hz errechnet sich die mittlere mittlere Bestrahlungsstérke des
Lasers zu 1 W. Mit MZB = 2000 W/m? = 0.2 W/cm? ergibt sich eine minimal
zu bestrahlende Hautfliche von MBF = 5 W /cm?. Dieser Wert muss bei der
Auslegung der optischen Ankopplung beriicksichtigt werden.

4 Systemaufbau

Wie in Abb. 3 exemplarisch dargestellt, besteht ein optoakustisches
Abbildungssystem typischerweise aus drei Komponenten — einem Laser als
gepulste elektromagnetische Strahlungsquelle, einer optischen Ankopplung und
einem Empfinger fiir den optoakustisch erzeugten Ultraschall.

4.1 Systemkomponenten

Als Laser werden zurzeit in der Optoakustik vorwiegend Neodym-Laser
verwendet (Nd:YAG-Laser). Ein Neodym-Laser ist ein Festkorperlaser, der als
aktives Medium einen Neodym-dotierten YAG-Kristall (Yttrium-Aluminium-
Granat) verwendet und in der ersten Harmonischen infrarote Strahlung mit der
Wellenlédnge 1064 nm emittiert. Mit diesen Lasern ist es moglich, Pulsdauern
in der Groflenordnung von Nanosekunden bei Pulsenergien von 100 mJ zu
erzeugen. Wenn diese Laser in der zweiten Harmonischen bei 532 nm zusammen
mit einem optisch parametrischen Oszillators betrieben werden, dann kénnen
optische Eigenschaften in einem Wellenldngenbereich von ca. 550 nm bis 950
nm untersucht werden.



Eine optische Ankopplung besteht typischerweise aus einer optischen Faser,
die das Laserlicht direkt in das zu untersuchende Medium leitet, oder einer
optischen Faser und einem Prisma, das auf das zu untersuchende Objekt
aufgesetzt wird [16]. Bei einer optischen Ankopplung ist darauf zu achten,
dass im Rahmen von Patientenuntersuchungen die im vorherigen Abschnitt
genannten Grenzwerte fiir die maximal zulédssige Bestrahlung eingehalten
werden.

Fir den Empfang des optoakustisch erzeugten Ultraschalls koénnen
bestehende Methoden aus der Ultraschalltechnik angewendet werden. Im
Unterschied zum klassischen Puls-Echo-Verfahren ist dabei von Vorteil, dass
keine Anforderung an eine hohe akustische Ausgangsleistung besteht und der
Ultraschall (nur) breitbandig empfangen werden muss. Materialseitig kommen
daher

e Folien aus Polyvinylidenfluorid (PVDF) [17],
e Piezokeramiken aus Blei-Zirkonat-Titanat (PZT) [18] und
e kapazitive mikromechanische Ultraschallwandler (¢cMUT) [19]

zZum Einsatz. Diese Materialien konnen sowohl fiir
Einzelelementultraschallwandler als auch zur Herstellung von Arrays verwendet
werden.

4.2 Verwendung eines konventionellen Ultraschallgerites

Die in der medizinischen Diagnostik typischerweise zu findenden
Ultraschallgerite  arbeiten  im  Puls-Echo-Betrieb  und  verwenden
Ultraschallwandlerarrays aus PZT. Diese Geréite konnen ebenfalls zur
Aufnahme optoakustischer Signale verwendet werden. Dabei ist von Vorteil,
dass eine tiefenabhingige elektronische Verstarkung der Empfangssignale
(engl. time gain compensation, TGC) zur Kompensation der akustischen
Déampfung bereits implementiert ist. Weiterhin gehért zur Hardware eines
Ultraschallgerdtes ein Schallstrahlformer (engl. beamformer), der bei der
Aufsummierung der Einzelkanaldaten die einzelnen Laufzeitverzégerungen in
Abhéngigkeit von der Fokusposition z und der Position des Empfangselements
k - Az berticksichtigt. Fiir die Laufzeitverzogerung 7, am Element k fiir die
Empfangsfokusposition z gilt

e = ( 24 (k Az)? — z) , (15)

Co

so dass sich der in Abb. 4 dargestellte parabelférmige Verlauf fiir jede
Empfangsposition z ergibt. Typischerweise wird die Anzahl der in die
Empfangsschallstrahlformung einbezogenen Kanile und deren Gewichtung
(Apodisierung) tiefenabhingig variiert, um die Auflésung zu optimieren und
die durch die Arraygeometrie bedingten Beugungsartefakte zu minimieren. Fiir



die optoakustische Datenaufnahme ist es auch moglich, die einzelnen Kanéle so
zu gewichten, dass nur die Daten von einem Kanal ,jaufsummiert® werden.

Bei der optoakustischen Datenaufnahme mit einem konventionellen
Ultraschallgerét ist es notwendig, die Auslosung eines Laserpulses mit der
Aktivierung der Empfangskanile zu synchronisieren. Dabei ist zu beachten,
dass die Aussendung von Ultraschallpulsen mit anschlieBender Aktivierung der
Empfangskanile mit Wiederholraten in der Groéflenordnung von einigen kHz
erfolgt. Wie exemplarisch in Abb. 5 dargestellt, fiihrt eine Wiederholrate der
Ultraschallpulse (engl. shots) von 10 kHz auf eine Bildrate (engl. frame rate)
von 50 Hz, wenn 200 Spalten (A-Linien) pro Ultraschallbild angezeigt werden.
Diese Wiederholrate muss an die maximal mé&gliche Wiederholrate des Lasers
angepasst werden, der typischerweise mit Repetitionsraten von bis zu 25 Hz
erhéltlich ist.

Da in konventionellen Ultraschallgeréten in der Regel nur die aufsummierten
Empfangsdaten hinter dem Schallstrahlformer zugénglich sind, wird anhand von
Abb. 5 deutlich, dass die Bildwiederholrate der optoakustischen Bilder durch die
Repetitionsrate des Lasers limitiert ist. Im dargestellten Beispiel wére fiir die
Aufnahme eines vollstdndigen Datensatzes eine Aufnahmezeit von 8 Sekunden
notwendig.

5 Experimentelles Beispiel

Fiir die nachfolgenden Messungen wurde eine schwarze Folie direkt aus
einer Lichtfaser bestrahlt, wobei der 1/e?-Durchmesser 1,56 mm betrug. Die
Laserpulse hatten eine Energie von 758 pJ pro Puls bei einer Wellenlidnge
von 532 nm und einer Dauer von 10 ns. Die von dieser kreisformigen
,optoakustischen Schallquelle“ generierten Ultraschallwellen wurden mit einem
kalibrierten MH28-5 Hydrophon (FORCE Technology, Brgndby, Didnemark) in
einem Abstand von ca. 3 mm gemessen. In Abb. 6 findet sich als Beispiel
einer solchen Messung sowohl das Zeitbereichssignal als auch das zugehorige
Spektrum.

Im Zeitbereichssignal zeigt sich, dass die Amplituden der optoakustisch
generierten Ultraschallwellen Werte von bis zu 100 kPa annehmen und somit
auch von konventionellen Ultraschallgeréiten detektiert werden koénnen. Die
Amplituden der riickgestreuten Ultraschallwellen betragen beim Puls-Echo-
Verfahren des diagnostischen Ultraschalls typischerweise einige Prozent der
Aplitude des Sendepulses, die im Bereich von einem MPa liegt. Bei der
Betrachtung des Spektrums fillt auf, dass dieses bandpassférmig begrenzt ist.
Dies kann durch die frequenzabhéngige Sensitivitdt des PVDF-Hydrophons
erkldart werden, die ebenfalls bandpassférmig ist und bei 20 MHz deutlich
abnimmt. Das Frequenzverhalten des Ultraschallempfingers fithrt generell
dazu, dass das Zeitbereichssignal keinen Gleichanteil und keinen exponentiell
abklingenden Verlauf nach Gl. (8) zeigt.

Fiithrt man die oben beschriebene Messung an Positionen senkrecht zur
Ultraschallausbreitung durch (Scan in x-Richtung im Abstand von 50 pm) und



tragt die Einhiillenden der Empfangssignale grauwertkodiert nebeneinander auf,
so ergibt sich das in Abb. 7 links gezeigte Bild, das mit einem Ultraschall
B-Bild vergleichbar ist. Man kann deutlich erkennen, dass die Abbildung
der Schallquelle parabelférmig verzerrt wird, wenn die Laufzeitverzogerungen
nicht kompensiert werden. Diese Verzerrung — eingezeichnet als weifle Linie
— entspricht gerade der nach Gl. (15) vorausgesagten. Nach Kompensierung
der Laufzeitverzogerungen erhélt man das in Abb. 7 rechts dargestellte Bild,
gewissermaflen die Punktbildfunktion eines optoakustischen Abbildungssystems
mit bandpassbegrenztem akustischen Empfinger.

6 Zusammenfassung

Der photoakustische Effekt ist ein seit langem bekanntes Phidnomen, das
die Wechselwirkungen zwischen Materie und elektromagnetischer Strahlung
umfasst, die zur Entstehung von Ultraschallwellen nach lokaler Absorption
von elektromagnetischer Strahlung fithren. Inzwischen wird dieses physikalische
Phidnomen zur optoakustischen Abbildung genutzt. Typischerweise wird
gepulste infrarote Strahlung in ein Objekt eingekoppelt, und die generierten
Ultraschallwellen werden von einem Einzelelementwandler bzw. Array
empfangen, um die lokale Verteilung der optischen Absorption zu rekonstruieren
— entweder mit Hilfe eines eindimensionalen Datenmodells oder mit
tomographischen Verfahren.

Die optoakustische Abbildung ist fiir medizinische Fragestellungen
interessant, weil biologische Gewebe unterschiedliche Absorptionseigenschaften
zeigen. Insbesondere konnte fiir das physiologisch vorkommende Hamoglobin
gezeigt werden, dass dessen Absorptionskoeffizient nicht nur von der
Wellenldnge, sondern auch vom Oxygenierungszustand abhéingt. Die Abbildung
der Vaskularisierung bzw. Blutoxygenierung ist z. B. bei der Tumordetektion
bzw. bei neurologischen Fragestellungen von Interesse.

Im Vergleich zu reinen optischen Verfahren ist ein optoakustisches
Abbildungsverfahren detektorseitig nicht durch die in biologischen Geweben
ausgepragte optische Streuung limitiert. Im Vergleich zu klassischen Puls-Echo-
Ultraschallverfahren kann zudem ein hoherer Kontrast erzielt werden, weil die
Amplitude der Ultraschallsignale von der optischen Absorption und nicht von
Anderungen der akustischen Impedanz abhingt. Da der Kontrastmechanismus
eines optoakustischen Abbildungsverfahrens auf molekularer Ebene stattfindet
(z. B. Porphyrine im Fall des Hidmoglobin) und von der biologischen
Zellfunktion abhingig ist (z. B. Verhiltnis von Oxy-Hb / Desoxy-Hb
vom Sauerstoffverbrauch), konnen optoakustische Abbildungsverfahren in
den Bereich der molekularen und funktionellen Bildgebung eingeordnet
werden. Letzteres kann Moglichkeiten zum Einsatz von nicht-physiologischen
Metaboliten bieten (z. B. Nanopartikel, [20]), wobei die limitierte Eindringtiefe
eines optoakustischen Abbildungsverfahrens den Einsatz auf oberflichennahe
Organe beschrinken wird [21].



Schliisselworter: Photoakustik, Optoakustik, Absorption, Streuung,
Ultraschall, medizinische Bildgebung
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Tabelle 1

Bedeutung der beim photoakustischen Effekt beteiligten materialabhéngigen
Parameter fiir die einzelnen physikalischen Wechselwirkungen.

Symbol [ Definition | Parameter | Wechsewirkung

Cp C%[, = mg—g [J/(kg °C)] | Spezifische Wirmemenge <>
Wairmekapazitit Temperaturerhhung

B V%) % [1/°C] Volumenausdehnungs- | Temperaturerhhung <>
koeffizient Ausdehnung

K -V 3—5 [N/m?] Kompressionsmodul Ausdehnung <>

Druckerh6hung
co co = % [m/s] Schallgeschwindigkeit Ausbreitungsgeschwindig-

keit einer Kompressionswelle
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Tabelle 2

Maximal zuldssige Bestrahlung (MZB) fiir die Einwirkung von Laserstrahlung
auf die Haut nach DIN EN 60825-1.

Wellenlénge A in nm

Einwirkungsdauer 7' in sek.

1079 —-10"7 107 — 10T 10T —3-10%
400-700 200 J-m~—2 1,1-10%. 7925 Jm~—2 2000 W-m 2
700-1400 200-C4 J-m~2 1,1- C4 - 10%- 7925 J.m=2 | 2000-C4, W-m—2

C, = 100002 [A=T00]

Cs

fiir 700 nm < A <1050 nm =>1<C, <5
fir 1050 nm < X < 1400 nm
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Abb. 1

Physikalische Wechselwirkungen beim photoakustischen Effekt mit zugehorigen
materialebhéingigen Parametern.

Abb. 2

Optischer Absorptionskoeffizient y, [cm™] von Himoglobin im oxygenierten
und desoxygenierten Zustand bei einer angenommenen Blutkonzentration von
150 g/1.

Abb. 3

Systemaufbau eines optoakustischen Abbildungssystems, bestehend aus einem
Laser, einem Prisma zur optischen Ankopplung und z. B. einem Ultraschallgert
zum Empfang des optoakustisch erzeugten Ultraschalls.

Abb. 4

Zusammenhang zwischen der Geometrie des aus einzelnen Elementen
bestehenden Piezoarrays und den korrespondierenden Zeitverzégerungen, die
fiir jede Empfangsposition einen parabelférmigen Verlauf annehmen.

Abb. 5

Schema der Datenaufnahme eines optoakustischen Abbildungssystems bei
Nutzung eines konventionellen Ultraschallgerites.

Abb. 6

Hydrophonmessung einer optoakustisch generierten Ultraschallwelle. Die
Amplitude des Signals erreicht Werte bis 100 kPa (oben). Im Frequenzbereich
zeigt sich ein Bandpass-Verhalten (unten), das durch die Sensitivitéit des
Hydrophons gegeben ist.

Abb. 7

Hydrophonmessungen einer kreisformigen optoakustischen ,, Ultraschallquelle“
— durchgefithrt in einem lateralen Abstand von 50 pm. Die Einhiillenden
der Einzelkanaldaten zeigen die Form einer Parabel (links), die durch
Beriicksichtigung der Laufzeitverzogerungen kompensiert werden kann (rechts).
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