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Povzetek

Opti£na tomogra�ja je neinvazivna interferometri£na �zikalna metoda,

pri kateri z analizo interference odbitega in referen£nega ºarka pridobi-

vamo informacijo o povr²ini, ki jo preiskujemo. S sodobnimi metodami in

izbolj²avami lahko preiskujemo tkiva in snovi z mikrometrsko lo£ljivostjo

2-3 mm v globino.



Uvod v opti£no tomogra�jo

Tomogra�ja je vsaka metoda ali postopek, pri katerem opravljamo globinsko
slikanje ali slikanje v plasteh. Naprava za slikanje se imenuje tomograf, slika se
imenuje tomogram. Uporablja se na razli£nih znanstvenih podro£jih, predvsem
v medicini. Zelo uporabna je tudi v umetni²ko-analitskih sferah, v biologiji,
arheologiji, geologiji ipd. Osnova za delovanje metode je postopek, ki se imenuje
tomografska rekonstrukcija.

Sodobna medicina in tudi ostale naravoslovne vede si od nekdaj ºelijo obliko-
vati enostavne in u£inkovite metode za analizo organov, snovi in povr²in, ki jih
no£emo po²kodovati, od katerih ne moremo vzeti vzorcev ali moramo rezultate
o njihovi strukturi, deformacijah in napakah odkriti hitro in u£inkovito.

Ob ²tevilnih medicinskih raziskavah, ki jih je medicinska znanost do danes ºe
izoblikovala, le malokatera zadovoljuje tudi kriterij cenenosti, dobrega kontrasta,
penetracijske globine preiskave in predvsem hitrosti opravljene preiskave. �e
dolgo vpogled v ºiva tkiva omogo£ajo:

• ra£unalni²ka rentgenska tomogra�ja (CT),

• slikanje z magnetno jedrsko resonanco (MRI),

• tomogra�ja s pozitronsko emisijo (PET),

• medicinska ultrasonogra�ja,

• konfokalna mikroskopija in

• rentgenska tomogra�ja,

vendar imajo tudi te metode svoje slabosti in omejitve.

Tako se opti£na tomogra�ja (OT) po£asi, a vztrajno pribliºuje kvaliteti in
uporabnosti bolj znanih medicinskih analitskih metod. Trenutno se metodo naj-
bolj pogosto uporablja pri preiskavah povr²inskih struktur notranjih organov
(ºelodec, jetra, srce), struktur in deformacij koºe (do globine nekaj mm) in
stanja in deformacij o£esne roºenice (predvsem pri bolezenskih po²kodbah),
preiskuje se vsebnost kisika v krvi, funkcionalnost nekaterih organov, prekr-
vavljenost ipd. [1]

�e se nam je ideja o analizi pacienta z ºarkom iz serije Zveznih stez ²e pred
nekaj leti zdela utopija, danes vemo, da je do neke mere uresni£ljiva. Prvi
poskusi slikanja so posku²ali £love²ko telo ali organ v polni meri presvetliti z
navadno, belo svetlobo. Kmalu pa se je izkazalo, da bi zaradi previsoke in-
tenzivnosti potrebne svetlobe lahko £love²ka tkiva termi£no po²kodovali [2], saj
so bile za presevanje navadne roke potrebne zelo visoke intenzivnosti svetlobe.
Tako se je predlagana metoda za odkrivanje po²kodb prsi, ki jo je leta 1929
predlagal Cutler, ovrgla zaradi prevelike nevarnosti za opekline.

Danes OT uporablja zelo speci�£no svetlobo, s katero laºje in z mnogo manj
posledicami za pacienta pridobi informacije [2]. Svetloba iz bliºnjega infrarde£ega
spektra (Near InfraRed � NIR) se namre£ slabo absorbira v £love²kih tkivih, zelo
dobro pa ga absorbira naravno barvilo hemoglobin, ki se nahaja v rde£ih krvnih
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telescih (eritrocitih), kar omogo£a zelo dober kontrast krvi pri slikanju brez do-
danih kontrastnih sredstev. Tako lahko nasi£enost krvi s kisikom, ki je direktno
povezan s koli£ino eritrocitov v krvi, direktno spremljamo, ne da bi nam bi bilo
vsaki£ potrebno vzemati vzorce krvi. S preprosto napravo, ki jo namestimo na
prst, lahko v realnem £asu vsebnost kisika spremljamo tudi pri novorojen£kih
in po²kodovanih osebah [1].

Seveda OT tudi omogo£a slikanje vsebnosti ostalih sestavin £love²kih tkiv, npr.
vode, nekaterih proteinov in ma²£ob. Pri tem sledi strogim varnostnim merilom,
ki prepre£ujejo moºnost po²kodbe tkiv, dednega zapisa, karcenogenih po²kodb
ali termi£nih po²kodb [2].

�e na za£etku moramo upo²tevati tudi slabosti opti£ne tomogra�je in to je
penetracijska globina, saj opti£ni signal (svetloba) z globino penetracije ekspo-
nentno pada, zato so globine meritev omejene. Tako lahko pri slikanju prsi
doseºemo maksimalno globino slikanja 12 cm, pri slikanju udov le 8 cm, pri
slikanju moºganov komaj 3 cm [3]. Seveda lahko s to metodo preiskujemo le
vsaj deloma prosojna tkiva, ki omogo£ajo prehod sipane svetlobe.
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Uvod v opti£no koherentno tomogra�jo

Predhodna enodimenzionalna metoda, ki je napovedala nadaljna odkritja, je
bila OCDR (Optical Coherence-Domain Re�ectometry), ki je s pomo£jo in-
terference bele svetlobe ºe lahko pridobivala informacije o defektih v opti£nih
vlaknih in mreºnih strukturah, vendar so njeno uporabo kmalu raz²irili na po-
dro£je medicine. �e pri tej metodi se je s pomo£jo interference svetlobe s kratko
koheren£no dolºino in z natan£nim sistemom za zaznavanje interference lahko
doseglo visoke lo£ljivosti metode [1].

Opti£na koherentna tomogra�ja (OCT) je bila sprva odkrita leta 1990,
leto kasneje jo je njen izumitelj Naohiro Tanno ºe uspe²no predstavil svetu, vz-
poredno so jo predstavile tudi druge skupine.

Od izuma dalje se je zelo hitro razvijala in se je predvsem uveljavila pri preiskavah
o£i, saj je ravno pri teh preiskavah potrebna penetracijska globina nekaj cen-
timetrov (kar je pri o£eh mogo£e) in zelo dobra lo£ljivost, ki je pri modernih
OCT napravah zlahka dosegljiva. �e enostavnej²e OCT naprave namre£ doseºe-
jo lo£ljivost 10 µm in tako zadovoljijo potrebe oftamologov [4].

OCT se je uveljavila tudi kot metoda za preiskovanje umetni²kih del, saj se
z njo zlahka identi�cira ve£ slojev barve na umetni²kih delih, ne da bi pri tem
po²kodovali umetni²ko delo. Uporabna je tudi pri identi�kaciji razli£nih pig-
mentov v uporabljenih barvah, veliko pa nam metoda pove tudi o tehnikah, ki
so jih uporabljali umetniki pri nastajanju umetni²kega dela [5].

Osnovni princip delovanja OCT je interferometrija svetlobe s kratko koherentno
dolºino. Ta ra£unalni²ka tomogra�ja tako izkori²£a koheren£ne in interferen£ne
lastnosti svetlobe. V nasprotju z zelo koherentno svetlobo, s katero delamo
pri laserski interferometriji (LI), pri OCT delamo s svetlobo, ki ima zelo ²irok
frekven£ni spekter (tako kot bela svetloba) v obmo£ju NIR. �e lahko pri LI
opazujemo interferenco svetlobe na razdalji nekaj metrov, so tu interferen£ne
razdalje kraj²e, lahko so dolge le nekaj µm. Da lahko doseºemo take svetlobne
izvore, uporabljamo femtosekundne laserje ali supersvetle diode (superbright
LEDs) [2].

OCT deluje na podoben na£in kot LI. Osnovni ºarek iz svetlobnega izvora raz-
cepimo na testni in referen£ni ºarek in ju vodimo po dveh razli£nih opti£nih
poteh enake dolºine. Ko ºarka ponovno zdruºimo, se pojavi interferenca, £e sta
bili opti£ni poti enako dolgi oz. najve£ za koheren£no razdaljo razli£ni. Ker se je
manj²i del testnega ºarka odbil od preiskovane povr²ine, referen£ni ºarek pa od
ogledala, se v interferen£nih vzorcih shrani informacija o preiskovani povr²ini.
Seveda se svetloba razli£no odbija od ma²£obnih celic, artefaktov znotraj tkiv,
mrtvih celic, ipd., tako da ima vsaka vrsta tkiva svoj zna£ilen vzorec odbite
svetlobe. S premikanjem ogledala v referen£ni veji ºarka lahko doseºemo, da
spreminjamo globino preiskovanja v testni veji ºarka. Svetloba bo namre£ in-
terferirala le, £e bo pot, ki jo bo prepotovala po obeh vejah, enaka (znotraj
koheren£ne dolºine) in bo hkrati imela dovolj visoko intenziteto. Torej bomo
lahko s to tehniko, ki se imenuje £asovno odvisna OCT (Time Domain OCT �
TD OCT), posneli informacijo o prostorski postavitvi struktur znotraj vrhnjega
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sloja npr. koºe (slika 1).

Slika 1: Iz posameznih odzivov � interferen£nih funkcij � sestavimo posamezen
A-scan, ki nam poda informacijo o odbojnosti posamezne podplasti v vzorcu [6].

Pro�l odbojnosti vzdolº globine, ki mu pravimo tudi A-scan (slika 2), nam tako
poda osnovno informacijo o strukturi tkiva vzdolº globine. �e take posami£ne
pro�le sestavimo skupaj, lahko sestavimo dvodimenzionalne prereze ali celo tri-
dimenzionalne prereze skozi tkivo, ki nam podajo zelo dobro sliko o strukturi
preiskovanega tkiva. Tako imenovan prerez imenujemo B-scan (slika 3). �e nas
zanima stanje tkiva na dolo£eni globini, lahko opravimo tudi globinski prerez
ali C-scan (slika 4), ki nam poda prerez skozi tkivo na stalni globini. Tudi ta je
sestavljen iz informacij iz posami£nih A-scanov [1].

Slika 2: A-scan je presek odbojnosti po globini v to£ki, v kateri opazujemo
vzorec. Poda nam informacijo o globinski strukturi vzorca [6].
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Slika 3: B-scan je sestavljen iz vzporedno zloºenih informacij o globinski odbo-
jnosti vzorca, ki jih pridobimo iz A-scanov. Tako sestavimo dvodimenzionalno
sliko vzorca na podlagi odbojnosti posameznih podplasti. Na sliki je B-scan
blazinice na konici prsta [6].

Slika 4: Iz posameznih informacij o strukturah plasti (B-scan) sestavimo tri-
dimenzionalno sliko vzorca ali C-scan, ki je v na²em primeru blazinica na konici
prsta [6].

Delovanje OCT

Delovanje OCT je zelo podobno delovanju navadnega Michelsonovega interfer-
ometra, pri katerem izvajamo klasi£no LI. Pri tem svetlobe ne vodimo prosto,
ampak jo zapremo v sistem opti£nih vlaken, kot je vidno na sliki 5. �arek tako
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Slika 5: Osnovna postavitev OCT je sestavljena iz izvora, ki je v tem primeru
supersvetla dioda, iz 50:50 delilnika, ki svetlobo razdeli na dva ºarka, iz refere-
n£ne veje, kjer se svetloba odbije od pomi£nega zrcala, in vzor£ne veje, kjer se
svetloba odbije od preiskovanega vzorca. Svetloba iz obeh vej ºarkov se nato
zdruºi in zbere na detektorju, ki elektri£ni signal posreduje oja£evalcu. Oja£eni
elektri£ni signal nato �ltriramo in pretvorimo v digitalni signal, ki ga obdelamo
z ra£unalnikom [1].

potuje od izvora do opti£nega delilnika 50:50, ki ºarek razdeli na dva identi£na
ºarka. Nato enega od teh ºarkov vodimo do vzorca (vzor£ni ali testni ºarek),
drugega, referen£nega, pa vodimo do ogledala, kjer se odbije nazaj. Oba ºarka
nato po enaki poti potujeta skozi sistem le£ nazaj do polprepustnega zrcala
in naprej do opti£nega vlakna, kjer se zdruºita in interferirata. Interferenca
nastane, kadar sta poti obeh ºarkov enaki znotraj koheren£ne razdalje. Njuno
interferenco zazna detektor, ki vzporedno beleºi tudi poloºaj ogledala pri refere-
n£nem ºarku in ta podatek pretvori v podatek o globini slikanja testnega ºarka.
Konstruktivna interferenca obeh ºarkov se namre£ pojavi le takrat, ko sta ref-
eren£ni in testni ºarek v fazi � hrbti obeh valovanj se popolnoma prekrivajo.
Tako lahko izmed vseh odbojev iz povr²ine vzorca pridobimo interferenco samo
z ºarkom, ki se je odbil na to£no dolo£eni globini vzorca, kot lahko vidimo na
sliki 6.

Prvi OCT sistemi so imeli slab²o, a ºe takrat zelo zavidljivo globinsko in pre£no
lo£ljivost, saj so lahko posneli slike z globinsko lo£ljivostjo 30 µm s svetlobo, ki
je imela valovno dolºino 830 nm in koheren£no dolºino 17 µm. Danes so sistemi
tehnolo²ko bolj dovr²eni in lahko posnamejo slike z mnogo bolj²o lo£ljivostjo,
tudi do 10−10 m. To lo£ljivost lahko doseºemo s ²irokopasovnimi viri svetlobe,
ki imajo kraj²o koheren£no dolºino in tako omogo£ajo bolj natan£no od£itavanje
globine slikanja [1].
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Koheren£na dolºina je direktno povezana z lo£ljivostjo slikanja in nam poda
klju£no informacijo o zmogljivosti OCT sistema. Interferenca med referen£nim
in testnim ºarkom namre£ nastane le, £e se poti obeh ºarkov skoraj popolnoma
ujemata � najve£ja razlika obeh poti je lahko enaka koheren£ni dolºini, ki
pa je mikrometrska. Zato lahko doseºemo zelo dobro globinsko lo£ljivost, saj
nam interferenca pove do koheren£ne dolºine natan£no, katero podplast vzorca
opazujemo. Zato pri izbiri svetlobe teºimo k pridobivanju £im kraj²e koheren£ne
dolºine, saj s tem izbolj²amo lo£ljivost naprave [2].

Slika 6: Svetloba se od razli£nih globinskih nivojev v vzorcu odbija z razli£ni-
mi £asovnimi zakasnitvami, kar nam omogo£a globinsko zaznavanje odbojnosti
posamezne plasti v vzorcu. Ker se od vzorca odbije le manj²i del svetlobe, je
globina slikanja omejena [7].

�asovno odvisna OCT

Interakcija med dvema ºarkoma, ki sta iz²la iz istega svetlobnega izvora in
sta prepotovala enako pot, imenujemo interferenca (pri Michelsonovem interfer-
ometru, kjer imata oba ºarka enako intenziteto, saj se oba odbijeta od enakih
ogledal). Razlika pri OCT je, da je testni (vzor£ni) ºarek oslabljen, saj vsebuje
le od vzorca odbito svetlobo.

Ovojnica te interference se spreminja, ko spreminjamo pot enega od ºarkov
in doseºe svoj maksimum v to£ki, ko oba ºarka prepotujeta natanko enako pot.
Intenziteta interference dveh slabo koherentnih ºarkov se lahko izrazi [1]:

I = k1IS + k2IS + 2
√

(k1IS) · (k2IS) ·Re[γ(τ)] , (1)

kjer k1 in k2 predstavljata koe�cient delitve ºarka v polprepustnem delilniku
interferometra (velja k1 + k2 < 1), IS predstavlja intenziteto izvora svetlobe,
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Slika 7: �asovno odvisno OCT slikanje, ki analizira strukturo povr²ine koºe v
realnem £asu. Zaradi razli£nih odbojnosti posameznih plasti in mej med plastmi
(posledica razli£nih lomnih koli£nikov plasti) ter zaradi razli£nih £asovnih zakas-
nitev od posameznih globin odbitih ºarkov, lahko sestavimo dvodimenzionalno
sliko. Ta nam poda informacijo o strukturi tkiv, saj imajo enaka tkiva enako
odbojnost [1].

γ(τ) pa predstavlja kompleksno stopnjo koherence, ki jo zasledujemo s tehniko
OCT in je direktno odvisna od £asovne zakasnitve testnega ºarka τ .

Kompleksno stopnjo koherence izra£unamo s pomo£jo Wiener � Kirchine teo-
rema, ki povezuje spekter svetila in avtokorelacijsko funkcijo:

S (ω) =
1

2π

∫
Γ (τ) e−iωτdτ (2)

kjer S(ω) predstavlja frekven£ni spekter svetila, Γ(τ) predstavlja avtokorelacijsko
funkcijo v odvisnosti od £asovnega zamika τ . Teorem torej poenostavlja zapleteno
korelacijsko funkcijo in de�nira Fourierovo transformacijo kot povezavo med
frekven£nim spektrom svetila in avtokorelacijsko funkcijo. Lahko razmi²ljamo
tudi v obratni smeri. �e poznamo spekter svetila in bi iz njega radi izra£unali
avtokorelacijsko funkcijo, je dovolj opraviti zgolj inverzno Fourierovo transfor-
macijo. �e vzamemo raz²irjen spekter svetila okoli centralne frekvence ω0, ki je
Gaussove oblike in ima ²irino δω, lahko spekter svetila zapi²emo kot:

S (ω) =
1√

2πδω2
e−

(ω−ω0)2

2δω2 (3)

in £e na tej funkciji opravimo inverzno Fourierovo transformacijo, dobimo av-
tokorelacijsko funkcijo, ki je sestavljena iz valujo£ega in pojenjajo£ega dela:
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γ (τ) = exp
(
−δω

2τ2

2

)
· exp (−iω0τ) (4)

kjer ∆ν predstavlja frekven£no spektralno ²irino svetlobnega izvora, ν0 je cen-
tralna opti£na frekvenca svetlobnega izvora. Vrh ovojnice se pojavi, ko je τ = 0,
velikost intenzitete ovojnice na tem mestu predstavlja odbojnost dela preu£e-
vanega vzorca na to£no dolo£eni globini. Amplituda je odvisna od odbojnih
lastnosti plasti in mej med plastmi na tisti globini vzorca.

�e opazujemo A-scan v frekven£nem prostoru (ali v prostoru valovnega vek-
torja), opazimo nosilno funkcijo, ki je Gaussove oblike (slika 8), na katero se
naloºi informacija o tkivu. Razpotegnjenost Gaussove nosilne funkcije je posled-
ica Dopplerjevega efekta in je odvisna od hitrosti premikanja referen£nega zr-
cala [1][6].

Slika 8: Iz reprezentacije v prostoru valovnega vektorja (na sliki zgoraj) nared-
imo reprezentacijo v x prostoru (na sliki spodaj) s Fourierovo transformacijo.
Pri tem upo²tevamo, da dobimo dodatne vrhove zaradi Dopplerjevega efekta,
ki nam v frekven£ni predstavitvi doda nosilno Gaussovo funkcijo. [6].

Tako ima spreminjanje poti enega ºarka interferometra dve funkciji, ki ju
doseºemo z spreminjanjem opti£nih poti ºarkov:

• globinsko slikanje vzorca in

• ustvarjanje Dopplerjevega efekta in posledi£no Gaussove nosilne funkcije v
frekven£nem prikazu.

Frekvenco nosilne funkcije, ki je posledica Dopplerjevega efekta, izrazimo kot [1]:

f = f0
c

c+ vs
= f0

1
1 + vs/c

≈ f0
(

1− vs
c

)
(5)

in lahko izpostavimo samo frekvenco fDN nosilne funkcije, ki je zaradi razloga,
da je referen£no ogledalce hkrati Dopplerjevo zamaknjen sprejemnik in Doppler-
jevo zamaknjen oddajnik, podvojena:
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fDN =
2f0 · vs

c
(6)

kjer vs predstavlja hitrost slikanja, t.j. premikanja na²ega ogledala v refer-
en£nem delu interferometra, ν0 predstavlja centralno opti£no frekvenco svetlob-
nega izvora in c predstavlja hitrost svetlobe. Primer izra£una frekvence nosilne
funkcije prikazuje slika 10.

Slika 9: Na levi sliki je prikazan pojav interference pri £asovno odvisnem OCT
slikanju, ki se pojavi ob premikanju ogledala v referen£nem delu ºarka ob kon-
stantni hitrosti. Na desni sliki je prikazana frekven£na slika pri frekven£no
odvisnem OCT slikanju [1].

Globinska in pre£na lo£ljivost OCT slikanja sta odvisni od popolnoma lo£enih
parametrov in sta tako nepovezani. Medtem ko je aksialna ali globinska lo£ljvost
OCT slikanja v polni meri odvisna od koheren£ne dolºine svetlobe, ki jo upora-
bljamo, je pre£na lo£ljivost odvisna predvsem od uporabljene optike in mehani£nih
delov interferometra. Predvsem sta tu pomembna dinami£no fokusiranje glede
na stati£no fokusiranje in globina slikanja, od £esar je odvisna tudi koli£ina
razpr²ene svetlobe, ki moti meritve [1].

Koheren£no dolºino svetlobe lahko ocenimo tako, da izra£unamo, kdaj se ra-
zliki faz dveh ravnih valov tako razlikujeta, da valova nista ve£ koherentna. �e
torej zapi²emo ravni val:

eφ = ekx−ωt (7)

in izrazimo razliko med dvema fazama na razdalji x od to£ke, kjer sta bila med
seboj ²e koherentna (v to£ki x0), dobimo:

∆φ = φ1 − φ2 = (k1 − k2)x. (8)

�e nato vstavimo namesto x kar koherentno dolºino lc in predpostavimo, da je
v trenutku, ko dva valova izgubita medsebojno koherentnost, ∆φ = 1, potem
dobimo:
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Slika 10: Frekvenca nosilne funkcije zaradi Dopplerjevega pojava v odvisnosti od
hitrosti skeniranja, pri valovni dolºini λ = 1300 nm oziroma pri srednji opti£ni
frekvenci izvora ν0 = 2.3× 1014 s−1

(k1 − k2)lc = 1, (9)

kar lahko dalje razvijemo v:

1 = (
2π
λ0
− 2π
λ0 + ∆λ

)lc = 2π
(
λ0 + ∆λ− λ0

λ2
0 + λ0∆λ

)
lc, (10)

nato pa lahko dokon£no de�niramo koherentno dolºino:

lc =
1

2π
· λ

2
0 + λ0∆λ

∆λ
(11)

kjer λ0 predstavlja centralno frekvenco in ∆λ frekven£no ²irino uporabljene svet-
lobe. Opazimo, da s svetlobo kratkih valovnih dolºin in z zelo veliko frekven£no
²irino doseºemo zelo kratke koheren£ne dolºine, ki nam pomagajo pri izbolj²avi
globinske lo£ljivosti OCT slikanja.

Frekven£no odvisna OCT

Frekven£no odvisna OCT (spektralno odvisna ali Fourierovo odvisna koheren£na
opti£na tomogra�ja ali kar FD-OCT) kodira informacijo o odbojnosti tkiva v op-
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ti£no frekvenco (valovno dolºino ali valovni vektor � razlika je le v reprezentaciji).
To omogo£a hitrej²e zajemanje podatkov in omogo£a primerljivo resolucijo in
ob£utljivost s £asovno odvisnimi OCT sistemi. Merjenje v frekven£ni odvisnosti
omogo£a bolj²i izkoristek informacij zaradi manj²ega ²uma, do katerega pride
zaradi ve£je ob£utljivosti FD-OCT. FD-OCT lahko hkrati posname celotno
globino preiskovanega vzorca (A-scan), saj se mu informacija o odbojnosti posamezne
podplasti vzorca kodira v posami£no frekvenco. Signal interference mora nato
le ²e dekodirati, tako da ga lo£i na posami£ne frekvence in vsako posami£no
frekvenco analizira. To lahko doseºe z lo£itvijo posami£nih frekvenc z uklonsko
mreºico, frekvence nato posami£no zaznamo z linearnim detektorjem z vzdolºno
razporejenimi senzorji (slika 11). Isti u£inek lahko doseºemo tudi s posami£nim
detektorjem in brez uklonske mreºice, vendar moramo spreminjati frekvenco
svetlobe izvira, s tem pa slikamo posami£ne globine preiskovanega tkiva [1].

Slika 11: Shematski prikaz postavitve FD-OCT. Referen£no zrcalo je v tej
postavitvi �ksirano, vzor£ni ºarek je krmiljen z posebno optiko za skeniranje
vzorca, ki dolo£a pre£ni premik vzor£nega ºarka. Uklonska mreºica ºarka, ki
interferirata, razdruºi na posami£ne frekvence svetlobe, ki jih nato z linearnim
CCD detektorjem posami£no analiziramo. Sistem za obdelavo podatkov opravi
Fourierovo transformacijo [8].

V FD-OCT je potreben laser s ²irokim frekven£nim spektrom. Vpadni laserski
ºarek Ei delilnik ºarkov razdeli na referen£ni Er in na testni ºarek Es. Lega re-
feren£nega ogledala dolo£a £asovno zakasnitev referen£nega ºarka τ . Referen£ni
ºarek in vzor£ni ºarek se v delilniku ºarkov zdruºita, rezultat je interferenca.
Spektralno vsebino kon£nega ºarka analiziramo s spektrometrom in CCD detek-
torjem, ki sprejema prostorsko kodiran interferen£ni spekter. �asovno odvisen
pro�l re�ektivnosti rekonstruiramo preko Fourierove transformacije. Z ve£imi
zaporednimi posnetki sestavimo tridimenzionalno sliko tkiva.

Zaradi Fourierove relacije (Wiener-Khintchinov teorem, ki povezuje avtoko-
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relacijsko funkcijo in spektralno gostoto mo£i) lahko globino slikanja v realnem
£asu izra£unamo s Fourierovo transformacijo pridobljenega spektra, ne da bi
premikali referen£no ogledalce kot pri TD-OCT [1].

�eprav se globinska lo£ljivost pri tej metodi zmanj²a � odvisni smo namre£
od frekven£ne ²irine svetlobnega izvora � , celoten postopek postane hitrej²i,
hkrati pa zmanj²amo relativni ²um glede na ²tevilo meritev.

Prostorsko kodirana frekven£no odvisna OCT

SEFD-OCT (Spatially Encoded Frequency Domain OCT) izlu²£i spektralne in-
formacije tako, da na detektorski sistem linearno zloºenih CCD (Line-Array
CCD - LACCD) distribuira razli£ne opti£ne frekvence preko disperznega ele-
menta � uklonske mreºice (slika 12). Tako lahko podatke o globini slike pri-
dobimo ºe samo z enkratnim izpostavljanju OCT. Vendar se v tem primeru
razmerje signal/²um (Signal to Noise Ratio - SNR), ki je sicer veliko pri FD-
OCT, zmanj²a. Obmo£je zaznavanja LACCD je manj²e v primerjavi s fo-
toob£utljivo diodo, s katero doseºemo bistveno ve£je razmerje signal/²um (SNR)
in sicer ve£ kot 1000-kratno pri bistveno ve£jih hitrostih. Slaba stran te tehnologije
je torej v bistveno niºjem SNR, ki je sorazmeren z oddaljenostjo od izhodi²£a
merjenja (povr²ine vzorca) ter zmanj²anju globinske ob£utljivosti. Vzrok je
v omejeni detekciji linijske ²irine LADDC. En piksel na LACCD zazna kvazi-
pravokoten del frekven£nega opti£nega obmo£ja in ne to£no dolo£ene frekvence -
Fourierova transformacija nam tako vrne sin(x)/x obna²anje. Poleg tega uklon-
ska mreºica pred spektroskopskem detektorjem navadno ne distribuira svetlobe
frekven£no prostorsko enakomerno na LACCD, ampak ima inverzno odvisnost.
Zato moramo signal ponovno preoblikovati pred procesno obdelavo, vendar se
pri tem ne moremo izogniti zmanj²anju kvalitete signala zaradi omejene linijske
detekcije LACCD [8].

�asovno kodirana frekven£no odvisna OCT

TEFD OCT (Time Encoded Frequency Domain OCT) posku²a kombinirati
prednosti TD OCT in SEFD OCT. V tem primeru spektralne komponente niso
kodirane glede na prostorsko razdelitev, ampak glede na £as. Spekter svetlobe
izvora �ltriramo ali generiramo v posami£nih diskretnih frekven£nih korakih
in tako vzorec obsvetimo z razli£nimi frekvencami svetlobe (slika 13). Nato
spekter interference rekonstruiramo pred Fourierovo transformacijo. Tako pri-
dobimo na SNR, saj lahko uporabljamo fotoob£utljive diode (in ne LACCD).
Z uporabo frekven£no nastavljivega svetlobnega izvora (npr. frekven£no nas-
tavljivega laserja) postane opti£na postavitev enostavnej²a kot pri SEFD OCT.
�e je pri TD OCT globinsko slikanje kodirano z zakasnitvijo vzor£nega ºarka,
je pri TEFD globinsko slikanje kodirano v spreminjajo£i frekvenci svetlobnega
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Slika 12: Postavitev za spektralno prostorsko kodirano slikanje. Postavitev
vklju£uje izvor svetlobe s kratko koheren£no dolºino (Low Coherence Source -
LCS) in poleg ostalih obi£ajnih komponent tudi uklonsko mreºico (Di�raction
Grating - DG) in kamero, ki deluje kot spektrometer (CAM) [1].

izvora [1].

Prednosti se kaºejo predvsem v dokazano ve£jem SNR, saj frekven£no nastavljivi
laserji ustvarjajo zelo kratke laserske sunke s kratko valovno dolºino pri zelo vi-
sokih frekvencah (20-200 Hz) in tako doseºejo manj²o koheren£no dolºino. Sla-
bosti so nenatan£nost valovne dolºine laserske svetlobe, ²e posebej pri visokih
frekvencah in visoka ob£utljivost na premike ogrodja naprave in opazovanega
vzorca, saj se vzorec med dolgotrajnej²im slikanjem preko ve£ valovnih dolºin
ne sme premikati, da ne pride do zamikov [1].

Polarizacijsko ob£utljiva OCT

Polarizacijsko ob£utljiva OCT (PS-OCT) temelji na metodah klasi£ne OCT,
le da uporablja polarizirano svetlobo [9]. PS-OCT omogo£a meritve dvojnega
loma in opti£nih osi biolo²kega tkiva. Dvojni lom predstavlja opti£no lastnost,
ki opisujeje razliko v lomnem koli£niku med svetlobo, polarizirano v smeri op-
ti£ne osi, in svetlobo, polarizirano pravokotno na opti£no os tkiva.

Jakost dvojnega loma v snovi lahko izrazimo kot:

∆n = ne − n0, (12)

kjer ∆n predstavlja jakost dvojnega loma, ne lomni koli£nik izrednega ºarka,
t.j. ºarka, ki je polariziran v smeri opti£ne osi tkiva, no lomni koli£nik rednega
ºarka, t.j. ºarka, ki je polariziran pravokotno na opti£no os tkiva [9].
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Slika 13: Postavitev OCT za slikanje s spremenljivim virom svetlobe npr. nas-
tavljivim laserjem (Swept Source - SS ali Tunable Laser - TL), ki mu lahko
nastavljamo valovno dolºino laserske svetlobe. Poleg ostalih komponent imamo
prisoten tudi fotodetektor (Photodetector - PD) in digitalno analitsko kompo-
nento, ki ra£unalni²ko analizira interferiran signal (Digital Signal Processing -
DSP) [1].

Do dvojnega loma pride v urejenih vlaknih biolo²kega tkiva, kot npr. v kolagenu
ali ºiv£nih vlaknih. Za svetlobo valovne dolºine λ = 840 nm je jakost dvojnega
loma ∆n na kolagenskih vlaknih od 2.2 × 104 do 4.8 × 104, kar povzro£i fazni
zamik δϕ vzor£nega ºarka od 0.18 / µm do 0.4 / µm. �arek svetlobe s kratko ko-
heren£no dolºino linearno polariziramo in na polprepustnem zrcalu razdelimo na
referen£ni in vzor£ni ºarek interferometra (slika 14). Lambda £etrtinska plo²£ica
na poti referen£nega in vzor£nega ºarka spremeni polarizacijo ºarka iz linearno
polarizirane v kroºno polarizirano in obratno [10].

S spreminjanjem lege referen£nega zrcala se spreminja opti£na pot referen£nega
ºarka in s tem opti£na pot vzor£nega ºarka, ki mora biti pri konstruktivni in-
terferenci enaka poti referen£nega ºarka. Kon£no sliko sestavimo s primerjavo
polarizacij vzor£nega in referen£nega ºarka, ki pa nista nujno ve£ enaki.

Vzor£nemu ºarku se lahko zaradi opti£nih lastnosti tkiva, kot npr. razmerja med
lomnima koli£nikoma dvojnega loma, spremeni polarizacija. Za konstruktivno
interferenco morata biti poleg opti£nih poti enaki tudi polarizaciji referen£nega
in vzor£nega ºarka [10].
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Slika 14: Shematski prikaz postavitve PS-OCT[1].

Enoto£kovna in paralelna OCT

Enoto£kovna OCT slikanje temelji na hkratnem slikanju samo ene to£ke s
tehniko TD OCT. Celotno obmo£je vzorca mora naprava preslikati s slikanji
globinske odbojnosti posami£nih to£k, iz katerih nato sestavi dvodimenzionalno
sliko (presek) in nato tridimenzionalno sliko, sestavljeno iz posami£nih presekov.
Medtem mora premikati vzorec s pomo£jo elektromehansko vodenih pomi£nih
mizic, ki premikajo vzorec, ali sistem zrcal, ki preusmerjajo pot vzor£nega ºarka
(slika 15)[1].

Slika 15: Tipi£na postavitev enoto£kovnega OCT, s katerim lahko prou£ujemo
z mikrometrsko lo£ljivostjo do 3 mm v globino na²ega vzorca [1].

Paralelni OCT uporablja slikovni senzor CCD oz. posebno kamero (Full-
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Field CCD), s katero popolnoma osvetljen objekt slikajo s sprednje strani in
tako hkrati posnamejo interferenco celotne povr²ine, kot je prikazano na sliki 16.
Vzorca tako ni ve£ potrebno premikati v pre£nih smereh. S postopnim sprem-
injanjem lege referen£nega ogledala in beleºenju uspe²nih "en face" posnetkov
lahko uspe²no konstruiramo tridimenzionalno predstavitev. Vendar je tehnika
omejena s hitrostjo CCD naprav, saj morajo biti sposobne slediti frekven£ni
modulaciji signala pri OCT [1].

Slika 16: Osnovna postavitev OCT vklju£uje supersvetlo LED diodo (SLD),
konveksne le£e, ki ºarek iz opti£nega vlakna kolimirajo (L1), delilec ºarka 50:50
(BS), objektiv kamere (CO), CMOS kamera (CAM), ogledalo in referen£na pot
ºarka (REF) in vzorec z vzor£nim ali testnim ºarkom (SMP). S tehnologijo
premikanja senzorjev v dveh dimenzijah in z doseganjem globinskega merjenja s
pomo£jo OCT tehnike lahko doseºemo tridimenzionalno slikanje preiskovanega
vzorca [1].
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Postavitve OCT

V osnovi je postavitev OCT vedno enaka, saj za svoje delovanje potrebuje op-
ti£ni interferometer, s katerim ºarek razdeli, ga vodi lo£eno po referen£ni in
testni poti, ga nato zdruºi in opazuje njegovo interferenco, kar je predstavl-
jeno na sliki 5. Glede na funkcionalnost in na metodo slikanja poznamo nekaj
postavitev, ki se med seboj razlikujejo glede na opti£ne in ra£unalni²ke kom-
ponente sistema. Tako med seboj razlikujemo osnovne postavitve za parale-
lno slikanje (slika 16), enoto£kovno slikanje (slika 15), slikanje s frekven£no
spremenljivim virom svetlobe (slika 13) in frekven£no odvisno slikanje s spek-
trometrom (slika 12).

Obmo£je dosega OCT

Opti£na koheren£na tomogra�ja ima doseg 2-3 mm pri globinski lo£ljivosti 1-15
µm. Prav zaradi dosega je njena uporaba omejena na dokaj povr²inske preiskave,
zato je najbolj uporaben v dermatologiji (slika 17). Velik potencial uporabe se
kaºe tudi na drugih medicinskih podro£jih, kot na primer raziskave bolezni in
po²kodb o£i, ipd. [11]

Slika 17: Doseg slikanja OCT v primerjavi z ostalimi tomogra�jami [11].
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Primeri uporabe in kon£en izgled tomograma

Tomogram lahko prikaºemo v £rno-beli (v sivinah) ali barvni sliki. Pri prikazu s
sivimi odtenki je intenzivnost odbojnega signala prikazana v logaritmi£ni skali z
razli£nimi stopnjami osvetlitve. Bela barva ustreza najvi²ji odbojnosti, medtem
ko temno siva in £rna ustrezata najniºji. Spodnja slika je prikazana v loga-
ritemski skali z razponom od −50 dB oz. 10−5 odstotka prvotnega signala pri
maksimalni intenzivnosti do −95 dB oz. pribliºno 10−10 odstotka prvotnega
signala. Dinami£no obmo£je razpona slike je tako −45 dB in je prilagojeno
vzorcu, ki ga slikamo (slika 18).

�e ºelimo ²e poudariti razlo£evanje med razli£nimi strukturami na sliki, jo
prikaºemo z barvami. V tem primeru je logaritem opti£ne re�eksije oz. odboja
prikazan z razli£nimi barvami. Navadno se za prikaz uporablja standardne barve
barvne lestvice in sicer tako, da je maksimalna odbojnost prikazan z belo in
rde£o barvo (−50 dB glede na prvotni signal), minimalna odbojnost pa z modro
ali £rno barvo (tudi do �100 dB glede na prvotni signal). Strukture, ki imajo
razli£ne odbojnost, bodo obarvane z razli£nimi barvami, seveda v skladu z log-
aritemsko barvno skalo (slika 19) [12].

Slika 18: Slikanje gornjega dela o£esa v £rno-beli lestvici. Na sliki lahko vidimo
o£esno le£o in ²arenico ter ostale o£esne strukture [12].

Slika 19: Slikanje o£esa v barvni logaritemski lestvici [12].

OCT je uporabna tehnika pri preiskavah toplotnih po²kodb koºnega tkiva, preko
meritve zmanj²anja dvojnega loma, t.j. zmanj²anja razlike med rednim in izred-
nim ºarkom. Tehnika je ²e posebej uporabna pri ugotavljanju stopnje opeklin,
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kjer je zelo pomembno hitro in pravilno zdravljenje (slika 20).

PS-OCT predstavlja nekontaktno tehniko, ki omogo£a globinsko slikanje toplot-
nih posledic na koºi, na podlagi spremembe polarizacije po²kodovane koºe.

Slika 20: Slike zdrave in zaradi toplote po²kodovane koºe, narejene z OCT
in PS-OCT. a) Zdrava koºa OCT, b) zdrava koºa PS-OCT, c) po²kodovana
koºa OCT, d) po²kodovana koºa PS-OCT. Opekline prve stopnje, ki so omejene
na po²kodbo epitela koºe (70 − 120 µm), ne potrebujejo posebnega zdravlje-
nja, saj je koºa sposobna samoregeneracije, pri opeklinah tretje stopnje, kjer
je po²kodovana tudi zarodna plast koºe (> 2 mm) pa je potrebna £im hitrej²a
presaditev koºe. Pri opeklinah druge stopnje pa je zarodna plast koºe le delno
po²kodovana (0.12− 2 mm) [13].

Pri PS-OCT sliki normalne koºe so vidna temna polja, ki nakazujejo spre-
membo polarizacije od tkiva odbite svetlobe. Do spremembe polarizacije pride
zaradi dvojnega loma na kolagenskih vlaknih koºe. Ker so kolagenska vlakna v
koºi orientirana naklju£no, so pri slikanju s PS-OCT temnej²i deli slike porazdel-
jeni naklju£no. Pri toplotno po²kodovani koºi pa pride do po²kodb kolagenskih
vlaken. Po²kodovana kolagenska vlakna imajo manj²o razliko med rednim in
izrednim ºarkom dvojnega loma, zato je tudi sprememba polarizacije manj²a.
Zaradi manj²e spremembe polarizacije je pri PS-OCT sliki manj temnej²ih delov
slike ali pa popolnoma izginejo [13].

Razprava in zaklju£ek

OCT danes omogo£a povr²insko slikanje raznovrstnih biolo²kih in medicinskih
vzorcev. Stalne izbolj²ave s pridobivanjem novih, bolj²ih in mo£nej²ih izvorov
svetlobe ter z bolj²imi popravki pri obdelavi podatkov dosegajo strokovnjaki
v medicini vedno bolj²e rezultate pri slikanju zunanjih in notranjih £love²kih
organov [14].

Napredek lahko pri£akujemo predvsem na podro£ju izdelave novih katetrov iz
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opti£nih vlaken. Ti bodo lahko v realnem £asu preiskovali ºile in nam posre-
dovali informacijo o po²kodovanih ali poapnelih ºilah.

Testira se tudi laserje z druga£nimi valovnimi dolºinami, za katere so £love²ka
tkiva bolj prosojna. Tako bomo lahko s to tehnologijo pogledali ²e globje v
povr²ino £love²kega telesa z lo£ljivostjo nekaj µm.

Izbolj²uje se tudi hitrost slikanja, predvsem na ra£un izbolj²av elektronike in
obdelave podatkov. V bliºnji prihodnosti lahko pri£akujemo bistveno zman-
j²anje £asa obdelave podatkov, ki je trenutno potreben [14].

OCT naprava naj bi v prihodnosti bila del vsake bolni²nice kot odli£en pripo-
mo£ek zdravnikom, ki bodo ºeleli dobiti vpogled v stanje koºe, ºil ali notranjih
organov pacienta.
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