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Abstrakt

Die Eignung der Raman-Spektroskopie zur Unterscheidung von Hautkrebs und normaler Haut
wurde bereits in einigen Studien gezeigt. In den meisten Studien wurden dazu Raman-
Mikroskope verwendet, die fiir den klinischen In-vivo-Einsatz nur bedingt geeignet sind.

In dieser Studie wurden zwei fasergekoppelte Raman-Messkopfe entwickelt, die Anregungs-
und Detektionsspotgrolen von =200 um und damit eine hohe Sensitivitit bis zur Tiefe der
Basalmembran haben, wo Tumoren der Haut bevorzugt entstehen. Im Vergleich zur Raman-
Mikrospektroskopie wird dadurch gleichzeitig iiber ein grofleres Volumen gemittelt, wodurch
der Einfluss einzelner Zellen reduziert wird. Die Messkopfe setzen den Schwerpunkt auf
einfache klinische Anwendbarkeit und Erreichbarkeit einer Vielzahl an Korperstellen oder auf
einen sichtbaren Messspot im Video-Ubersichtsbild zur genauen Zuordnung der Messposition
mit den histopathologischen Befunden. Beide Messkopfe wurden beziiglich Spotgrofien,
Lichtdurchsatz, Untergrundsignal, Tiefensensitivitdat, klinischer =~ Handhabung und
Umgebungslichtunterdriickung evaluiert und bewertet, woraufhin einer der Messkopfe zur
Verwendung in einer klinischen Erprobung ausgewihlt wurde.

Da die Verwendung optischer Fasern und die In-vivo-Anwendung die Empfindlichkeit fiir
Storfaktoren gegeniiber der Ex-vivo-Anwendung stationdrer Raman-Mikroskope erhoht,
wurden diese vor Beginn der klinischen Erprobung an dem ausgewdhlten Messkopf
untersucht. Die Auswertung erfolgte mittels Prinzipalkomponentenanalyse (PCA). Zu den
deutlichsten, aber prinzipiell kontrollierbaren Storfaktoren gehorten der Einfluss des
Umgebungslichts, sowie die Vorbehandlung der Hautlidsionen. Geringeren Einfluss zeigte die
Immersion mit H,O sowie variierender Anpressdruck und Faserbiegeradius.

In der klinischen Erprobung wurden Messungen an 111 Probanden an Lasionen mit Verdacht
auf malignes Melanom (MM), Basalzellkarzinom (BCC) und Plattenepithelkarzinom (SCC)
jeweils vor der geplanten Exzision durchgefiihrt. Die Klassifizierung der angewendeten
Partial-least-squares-Diskriminanzanalyse (PLS-DA) im 300-1730 cm™ Fingerprint-Bereich
basierte auf den post-operativen histopathologischen Befunden als Goldstandard.

Die Diskriminierung von MM zu normalen pigmentierten Naevi (PN) erzielte eine Balanced
Accuracy (Mittelwert von Sensitivitdt und Spezifitit) von 91%. Die Diskriminierung von
BCC bzw. SCC zu normaler unpigmentierter Haut (nor) ergab eine Balanced Accuracy von
73% bzw. 85%. Diese Ergebnisse liegen in der GroBenordnung des derzeitigen klinischen
Standards, der Dermatoskopie, wurden jedoch objektiv ermittelt und sind daher unabhéngig

von der Erfahrung des untersuchenden Dermatologen.
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Abstract

The potential of Raman-Spectroscopy for the discrimination of skin cancer and normal skin
has been shown in various studies. In most cases Raman-microscopes with restricted use in
clinical in vivo applications were used.

Two fiber-coupled Raman probes with high sensitivity up until the basal membrane, where
early stages of skin cancer originate, were developed. This was achieved with spot sizes of
~200 um for excitation and detection. Compared to Raman-micro-spectroscopy, this also
averages over a larger volume, reducing the influence of individual cells. The probes have an
emphasis on either easy clinical application and access to difficult to access body sites or a
video-visible excitation spot for assigning the measurement positions to the histopathological
findings. Spot sizes, light throughput, background signal, depth sensitivity, clinical
applicability and ambient light suppression of both probes were evaluated, which lead to
selecting one probe for a clinical evaluation.

Compared to the ex vivo application of stationary Raman-microscopes, in vivo use of fiber-
probes increase the sensibility to perturbation factors. Therefore, the influence of these factors
was examined previous to the clinical evaluation on the selected probe. The evaluations were
achieved using principal component analysis (PCA). The most severe but in principle
controllable perturbation factors were ambient light influence and the pre-treatment of
measured lesions. Minor influences were the H,O-immersion, as well as varying contact
pressure and fiber bending.

In the clinical evaluation, measurements of 111 subjects with lesions suspected to be
malignant melanoma (MM), basal cell carcinoma (BCC) or squamous cell carcinoma (SCC)
were made prior to the scheduled excision. The classification of the applied partial least
squares discriminant analysis (PLS-DA) in the 300-1730 cm™ fingerprint region was based on
the post-excisional histopathologic findings as a gold standard.

A 91% balanced accuracy (mean of sensitivity and specificity) was achieved in discriminating
MM from normal pigmented nevi (PN). For the discrimination of BCC and SCC from normal
unpigmented skin (nor), a balanced accuracy of 73% and 85% was achieved. This is in the
range of results achieved by dermoscopy, the current clinical standard, but, the results are

objective and independent on the level of training of the examining dermatologist.



Einleitung

Das derzeitig géngige klinische Verfahren zur Hautkrebserkennung ist die dermatoskopische
Untersuchung mit post-operativer histopathologischer Bestitigung. Dieses Verfahren kann
Sensitivititen von 80-90% erreichen [1-6], doch es ist subjektiv und abhidngig von der
Erfahrung des untersuchenden Arztes oder der untersuchenden Arztin [7,8].

Eine Herausforderung der Exzision verdédchtiger Lisionen besteht in der Bestimmung der
idealen Resektionslinie unter Erhalt eines Sicherheitssaumes bei Vermeidung von unnétiger
Entfernung gesunder Haut und Bildung von Narbengewebe [9]. Eine objektive nicht-invasive
Diagnose konnte die derzeitige Praxis verbessern und dadurch unnétige Exzisionen
vermeiden und die Exzidate verkleinern. Durch Echtzeitdiagnose konnten die Histopathologie
entlastet, Resektionsgrenzen intra-operativ bestimmt und Nachexzisionen vermieden werden.
Ein mogliches Diagnoseverfahren ist die Raman-Spektroskopie (RS) [10], die Informationen
tiber die molekulare Gewebezusammensetzung liefert und eine markerfreie Untersuchung
ermOglicht [11]. Der Raman-Streuquerschnitt und die Absorption von Wasser ist nur gering
[12,13], wodurch In-vivo-Messungen in tieferliegende Hautschichten ermoglicht werden [14].
Da nur 1 von ~10° Photonen Raman-gestreut werden, sind die Spektren jedoch durch einen
groB3en Fluoreszenzuntergrund iiberlagert und lange Messzeiten sind notwendig [15].

In klinischen Ex-vivo-Studien konnten mit RS Sensitivititen und Spezifitdten bis zu 100%
erreicht werden [8,16-20]. Diese wurden zumeist mit stationdren Raman-Mikroskopen
durchgefiihrt, die durch die eingeschrinkte Zuginglichkeit verdachtiger Lésionen, fiir
klinische In-vivo-Messungen nur bedingt geeignet sind. Einen wichtigen Entwicklungsschritt
stellte das fasergekoppelte Raman-Mikroskop von Lieber ef al dar [21,22], das in einer In-
vivo-Studie zur Diskriminierung von weillem Hautkrebs (BCC und SCC) und normaler Haut
(nor) eine Klassifikationsgenauigkeit von 96% erreichte, was in der GroBenordnung der
vorangegangenen Ex-vivo-Studien lag [23].

Eine noch bequemere Handhabung wird durch die Verwendung von Fasersonden erreicht, die
eine Vielzahl von Korperpositionen erreichen konnen oder sogar endoskopische
Anwendungen ermoglichen [15,24-35]. Die Herausforderung des Optikdesigns dieser
Fasersonden besteht in der Optimierung der Filtercharakteristik und des Spotiiberlapps von
Anregung und Detektion zur Erhohung des Lichtdurchsatzes und Lage des
Detektionsvolumens. Bei der Anwendung von Fasersonden in vivo ergibt sich eine
eingeschriankte Reproduzierbarkeit, die im Vergleich zu stationdren Aufbauten zu einer

Verringerung der Klassifikationsgenauigkeit fithren kann [8].
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Zielstellung

Das Ziel ist die nicht-invasive objektive Diskriminierung von Hauttumoren und normaler
Haut in vivo. Dazu wurde ein transportabler, kliniktauglicher RS Messplatz aufgebaut.

Eine hiufige Anwendung ist die konfokale Raman-Mikrospektroskopie, bei der Spotgrofien
von =1-5 um in einer definierten Tiefe bis zu =100 um verwendet werden [17,19,22,36]. Dies
ermOglicht die Analyse auf Zell-Ebene, oder sogar darunter [37]. Fiir die Hautkrebserkennung
in vivo ist es jedoch sinnvoll Messungen iiber ein grofleres Messvolumen zu Mitteln und sich
dadurch auf die Hauptbestandteile der Haut zu fokussieren [38]. Durch mikroskopische
Einzelmessungen inhomogener Lésionen besteht zudem die Gefahr, an Positionen zu messen,
an der keine Hautkrebs-Transformation stattgefunden hat. In einigen Studien wurde dem
durch SpotgréBen von 2-3,5 mm auf der Hautoberfliche entgegengewirkt [39-42]. Bei den
verwendeten Fasersonden werden die Strahlenginge bei direktem Kontakt gewohnlicherweise
auf der Hautoberfldche fokussiert, wodurch der Strahlverlauf in der Haut divergent ist [43].
Ein weiterer Aspekt zur Wahl der Spotgrof3e ist die Tiefensensitivitit. Eine Abhéngigkeit der
Klassifikationsgenauigkeit von der Messtiefe wurde ex vivo gezeigt [19]. Friihstadien von
Hautkrebs entwickeln sich bevorzugt auf der epidermalen Seite der Basalmembran [44], die
sich, abhingig von der Korperposition in einer Tiefe von =50-100 um zwischen Dermis und
Epidermis befindet [45,46]. Wenn ein GroBteil des detektierten Signals aus diesem Bereich
detektiert wird, konnte die Sensitivitét fiir die Hautkrebserkennung daher erhoht werden und
eine Detektion von Hautkrebs-Friihstadien erreicht werden [28]. In vorangegangenen Monte-
Carlo-Simulationen wurde gezeigt, dass ein GroBteil des detektierten Signals bei einer
Spotgrofle von =200 pm in einer Tiefe von <100 um entsteht [47]. In der vorliegenden Studie
wurden daher Spotgrofen von 200 pm auf der Hautoberfldche angestrebt.

Zur Erprobung der klinischen Eignung wurden zwei Messkopfe erstellt. Eine der beiden
Messkopfe, die Raman Fiber Probe (RFP), setzte den Schwerpunkt auf leichte Handhabung
und Erreichbarkeit einer Vielzahl von Korperpositionen, der andere Messkopf, die Image
Guided Raman Probe (IGRP), auf optimierte Filtercharakteristik und einen sichtbaren
Messspot im Videoiibersichtsbild und dadurch genauerer Zuordnung aufgenommener
Spektren zu den histologischen Befunden. Die Charakterisierung und klinische Eignung
dieser beiden Sonden erfolgte durch Messungen an Hautphantomen. Es sollte eine Sonde
ausgewdhlt werden, bei der alle relevanten Storfaktoren durch Umgebungsbedingungen und
individuelle Handhabung ermittelt werden. Diese Sonde wurde dann in einer klinischen

Studie nach Medizinproduktegesetz (MPG) an 111 Patienten eingesetzt.
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Methodik

Experimenteller Aufbau

Zur Anregung wurde in beiden Sonden ein fasergekoppelter 40 mW, 785 nm Diodenlaser
verwendet (Eagleyard Photonics, Berlin). Die optische Leistung auf der Hautoberfliche
betrug 17 mW. Als Detektionseinheit wurde ein iHR 320 Monochromator mit einem
Transmissionsgitter mit 600 Linien/mm und einem 200 um Eingangsspalt sowie einer auf
-70 °C gekiihlten riickseitig beleuchteten Synapse CCD-Kamera (Horiba JobinYvon, Edison,
NJ, USA) verwendet. Das Raman-gestreute Licht im Fingerprint-Bereich organischer
Molekiile von 300-1730 cm™ wurde mit einer spektralen Aufldsung von v <11 cm™ bei einer
Belichtungszeit von 10 s detektiert. Im kollimierten Strahlenbereich vor dem Eingangsspalt
befand sich ein RazorEdge LP02-785RS-25 (Semrock, Inc., Rochester, NY, USA) sowie ein
OD 2 Langpassfilter, um das Rayleigh-gestreute Licht abzuschwichen. Zur Steuerung und
Datenaufnahme wurde Software unter Verwendung von Labview 8.6 (National Instruments,
Austin, TX, USA) und Labspec 5 (Horiba JobinYvon, Edison, NJ, USA) eingesetzt.

Es wurden zwei verschiedene fasergekoppelte Sonden verwendet, die im Folgenden
beschrieben werden und in Abbildung 1 und 2 dargestellt sind. Diesem Teil liegt Publikation
1 zugrunde [48]. Beide Sonden wurden im Betrieb mit einer & 0,5 Zoll GP-KS822 CCD-
Videokamera (Panasonic System Networks Co., Ltd, Tokyo, Japan) mit einem 7 mm
Einzellinsenobjektiv zur Aufnahme eines Ubersichtsbildes der Hautlésionen ausgeriistet, um
die Messposition mit den histopathologischen Befunden vergleichen zu konnen. Der

vollstindige Messaufbau wurde nach EN 60825-1 als Laserklasse 1M eingeordnet.



Abbildung 1: Raman Fiber Probe (RFP) Abbildung 2: Image Guided Raman Probe

mit Videokamera (a) und (IGRP) mit CaF,-Messfenster (c),
Umgebungslichtabschattung (b). Videokameraeinkopplung (d)
Raman Fiber Probe RFP

Die @ 4,1 mm Raman Fiber Probe (RFP) wurde entsprechend der Design-Vorgaben
konstruiert und gefertigt (Emvision, LLC, FL, USA) und in einem Gehéduse mit der
Videokamera und einem Sicherheitsschalter zur Shuttersteuerung montiert (Abbildung 1).
Zusitzlich ist eine & 30 mm Raumlichtabschattung aus schwarzem Acrylnitril-Butadien-
Styrol (ABS) am distalen Ende angebracht. Da die Kamera seitlich versetzt ist und der
Messspot durch das Aufsetzen der Sonde selbst verdeckt ist, ist dieser im Videoiibersichtsbild
nicht sichtbar. Die Strahlfiihrung wird mittels Gradienten-index (GRIN) Linsen ermdglicht,
die bei Sonden mit geringem Durchmesser den Spotiiberlapp erhohen, ohne dichroitische
Strahlteilerspiegel zu verwenden. Am distalen Ende befindet sich eine Saphirlinse, die beim
Aufsetzen in direktem Kontakt mit der Haut steht. Eine 100 pm-Faser wird zur Anregung
verwendet, drei 400 um-Fasern leiten das detektierte Licht zum Eingangsspalt des
Spektrometers. Da die Anregungs- und Detektionsstrahlengéinge die GRIN-Linse nicht zentral
passieren, liegen ihre Fokusse auf der Sondenoberfliche zwar iibereinander, divergieren aber
mit zunehmendem Abstand abgewinkelt auseinander. Im kollimierten Bereich des
Detektionsstrahlenganges befindet sich ein angepasster Rayleigh-Langpassfilter BLPO1-
785R-25, um die Laserstrahlung und damit das Entstehen von Fluoreszenz- und Raman-
Streuung des Fasermaterials zu unterdriicken. Entsprechend steht im kollimierten Bereich des
Anregungsstrahls ein zugeschnittener Laser-clean-up-Filter LLO1-785-12.5 (alle Filter
Semrock, Inc., Rochester, NY, USA), um die breitbandige spontane Emission des

Diodenlasers, sowie ein Fluoreszenz- und Raman-Untergrundsignal des Anregungskanals zu



unterdriicken. Die Sonde hat Abmessungen von 192x74x38 mm® und wiegt 250 g, was eine

handgehaltene Bedienung bequem erméglicht.

Image Guided Raman Probe IGRP

Die Image Guided Raman Probe (IGRP) wurde aus kommerziell erhéltlichen Teilen selbst
designed und zusammengesetzt (Abbildung 2). Da Anregungs-, Detektions- und bildgebender
Strahlengang gemeinsam durch eine gewebeseitige asphirische Linse geleitet werden, ist in
dieser Variante der Anregungsspot im Videoiibersichtsbild sichtbar, was eine genaue
Zuordnung der Messposition ermdglicht. Die Sonde misst 70x150x270 mm® und wiegt ~2 kg.
Durch die groeren Abmessungen ist die Handhabung eingeschrinkt. Eine Authidngung an
einem Stativ, vergleichbar mit dem Aufbau von Patil e al [49] konnte den klinischen Einsatz
erleichtern. Die Sonde hat ein & 23 mm CaF,-Messfenster in direktem Kontakt mit der Haut,
das aufgrund seines geringen Fluoreszenzuntergrundes und wenig storender Ramanbanden
ausgewidhlt wurde [50]. Zur Anregung wird eine 600 um-Faser verwendet; der
Detektionskanal verwendet ein Biindel aus 31x100 pm-Fasern, die auf der Seite des
Spektrometer-Eingangsspaltes zur Erhohung des Lichtdurchsatzes linear angeordnet sind. Der
Anregungskanal wurde mittels eines dichroitischen Strahlteilers F78-780 in den
Detektionskanal eingespiegelt. Im kollimierten Bereich des Anregungsstrahlengangs wurde
ein Bandpassfilter LLO1-785-25 zur Unterdriickung der breitbandigen spontanen Emission
des Lasers und des in der Anregungsfaser entstandenen Fluoreszenz- und Raman-Anteils
positioniert. Ein Langpassfilter RazorEdge LP02-785RS-25 befand sich im kollimierten Teil
des Detektionsstrahlenganges, um das Rayleigh gestreute Licht, und damit die Erzeugung
eines zusitzlichen Fluoreszenz- und Raman-Signals der Detektionsfasern, zu unterdriicken

(Alle Filter Semrock, Inc., Rochester, NY, USA).

Raman Messungen

Es wurden Messungen an Silikonphantomen [51] mit vergleichbarer Absorption und Streuung
zu menschlicher Haut [52], durchgefiihrt. Durch die erhohte Homogenitit sind Messungen an
Phantomen reproduzierbarer als Messungen an der Haut und damit der Vergleich der Sonden
verbessert. Die Phantome bestanden aus Silikon (BLUESIL ESA 7250 A&B, Bluestar
Silicones, Lyon; Frankreich) mit TiO, (Degussa-Hiils, Hanau) als Streumedium und Silopren
LSR (GE Bayer Silicones, Erkrath) als Absorber. Weiterhin wurden Ex-vivo-Messungen an
unbehandelten Schweineohren, die als geeignetes Modell fiir menschliche Haut nachgewiesen

sind [53], durchgefiihrt. Diese wurden einen Tag nach der Schlachtung durchgefiihrt, wobei



die ungebriihten Schweineohren in der Zwischenzeit bei 4 °C gekiihlt wurden. Die Nutzung
der Proben wurden durch das Amt fiir Verbraucherschutz und Landwirtschaft, Dahme
Spreewald, Brandenburg genehmigt. Im Rahmen der klinischen Erprobung wurden
schlieBlich In-vivo-Messungen mit einer Sonde an der menschlichen Haut durchgefiihrt. Alle
Messungen wurden mit einer Belichtungszeit von 10 s durchgefiihrt.

Nach der Datenaufnahme wurden die Spektren einer Vorverarbeitung unterzogen. Diese
beinhaltete eine Wellenldngenkalibration, Entfernung kosmischer Peaks, Savitsky-Golay-
Glattung [54], Untergrundabzug, standard-normal-variate (SNV) Normalisierung und
Kompensation der instrumentenbedingten spektralen Empfindlichkeitscharakteristik. Die
einzelnen Schritte und ihre Auswirkungen werden ausfiihrlich in den Zusatzinformationen zu

Publikation 3 beschrieben [55].

Charakterisierung Messkopfe

Zur Charakterisierung der Messkopfe wurden Spotgroen durch Knife Edge Messungen [56]
bestimmt. Signalintensitéit, Fluoreszenzuntergrund, Unterdriickung des Rayleighpeaks sowie
des Umgebungslichteinflusses und die Handhabung wurden untersucht. Die Tiefensensitivitit
wurde anhand von Messungen mit diinnen Silikon-Schichtphantomen bestimmt. Fiir eine
Messreihe wurde eine 80 um dicke Polyethylen (PE) Folie nach und nach von der Oberfldche
in die Tiefe der Schichtphantome bewegt. Die Tiefensensitivitit ergab sich aus dem 1/e-
Abfall der integrierten Intensitét einer PE-Bande um 1295 cm” in Abhingigkeit der Tiefe der
PE-Folie. Diesem Abschnitt liegt Publikation 1 zugrunde [48]

Storeinfliisse

Die klinische Erprobung wurde mit der RFP durchgefiihrt. Zuvor wurden Messungen zur
Bestimmung der Storfaktoren, unter identischen Messbedingungen wie bei der klinischen
Erprobung, durchgefiihrt. Zur Auswertung wurden Mittelwertsabweichungen (Mittelwert aller
Standardabweichungen  an  jeder  Stiitzstelle  eines  Spektrums) und  eine
Prinzipalkomponentenanlyse (PCA) berechnet. Um die Mittelwerte und Verteilungen von
zwei Klassen von Spektren unter Einfluss verschiedener Storfaktoren zu vergleichen, wurden
anhand dieser Daten schlieflich 7- bzw. F-Tests mit Signifikanzlevel a=0.05 durchgefiihrt.
Im Falle von Mehrfachtests wurde die Bonferoni-Korrektur angewendet, um signifikante
Zufallsergebnisse (Typ-I-Fehler) zu vermeiden. Fiir multiples Testen von einer groBeren
Anzahl von Klassen wurde eine einfache Analysis-of-Variance (ANOVA) durchgefiihrt. Der
Bestimmung der Storfaktoren liegt Publikation 2 zugrunde [57].



Klinische Erprobung

Die Klinische Erprobung fand zwischen 04.09.2012 und 05.03.2014 in der Klinik fiir
Dermatologie, Venerologie und Allergologie, Charité, Berlin statt. Dabei wurden, im
Anschluss an eine dermatoskopische Untersuchung, Messungen an 111 Probanden mit
verdidchtigen Lisionen durchgefiihrt. Die Klassifizierung der Spektren erfolgte auf Basis des
post-operativen histopathologischen Befundes. Fiir die Datenauswertung wurden Messungen
von 104 Probanden, darunter 36 mit Verdacht auf malignes Melanom (MM), 39 mit Verdacht
auf Basalzellkarzinom (BCC) und 29 mit Verdacht auf Plattenepithelkarzinom (SCC),
herangezogen. Zudem wurden Messungen an 67 unverddchtigen pigmentierten Naevi (PN)
von 33 Probanden mit Hauttyp I-IV durchgefiihrt. Alle gemessenen Lésionen waren frei von
Haaren, Verletzungen oder bekannten Hauterkrankungen. Eine schriftliche Einwilligung aller
Patienten lag vor. Es wurden keine Messungen an schwangeren oder stillenden Frauen,
Minderjdhrigen oder bei bekannter Alkohol-, Drogen- oder Medikamentenabhidngigkeit
durchgefiihrt. Die klinische Erprobung nach Medizinproduktegesetz (MPG) wurde durch die
Ethikkommission des Landesamtes fiir Gesundheit und Soziales, Berlin (LaGeSo) und das
Bundesinstitut fiir Arzneimittel und Medizinprodukte (BfArM) genehmigt (Eudamed-Nr.:
CIV-12-02-003981) und erfolgte in Ubereinstimmung mit der Erklirung von Helsinki in der
Fassung von 2008.

Es wurden 3 Spektren von jeder Lision, sowie 6 Referenzspektren von umliegender normaler
Haut (nor) im Abstand von =15 mm von der Lasion aufgenommen. Fiir die Klassifizierung
wurden fiir jede Léasion die Mittelwerte der Referenzspektren sowie die Mittelwerte der
Spektren von den Lidsionen selbst herangezogen. Letztere wurden der maximalgradigen
Diagnose der Histopathologie zugeordnet.

Als Klassifikationsverfahren wurde eine Partial-least-squares-Diskriminanzanalyse (PLS-DA)
angewendet [58]. Zur Validierung des Klassifikationsverfahrens wurde die Leave-one-out-
cross-validation genutzt, was die Bestimmung der Sensitivitit und Spezifitdt, bzw. deren
Mittelwert, der Balanced Accuracy, ermdglichte. Zur Bestimmung der Reproduzierbarkeit der
Ergebnisse wurden 95%-Konfidenzintervalle (Cls) bestimmt, die als
+1.96xStandardabweichung 1 o festgelegt sind. Zur Abschidtzung der 95%-Cls wurde ein
Bootstrapping Verfahren angewendet [59]. Im Folgenden, wie auch in Publikation 3 [55], der
die klinische Studie zugrunde liegt, werden histologisch bestitigte Lidsionen als MM1, BCCI
und SCCI bezeichnet. Lasionen, die histologisch als kein Hautkrebs identifiziert wurden,

werden entsprechend als MMO, BCCO und SCCO bezeichnet.
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Ergebnisse

Charakterisierung der Raman Sonden

Messgeometrie: Fiir die RFP konnte eine Anregungsspotgrofie von 104 um und damit eine
Leistungsdichte von 2.0x10* W/cm? festgestellt werden. Der asymmetrische Detektionsspot
hatte eine Grée von 529-589 um. Die IGRP hatte eine kreisformige Detektionsspotgrofie von
356 um und eine AnregungsspotgroBe von 362 um, und damit die Leistungsdichte
1.7x10" W/em?.

Untergrund: Bereits die Leerspektren der RFP zeigen einen deutlichen Peak um 1070 cm™.
Da dieser bei Verschiebung der Anregungswellenldnge nicht mitverschoben wird wie die
Raman-Banden, handelt es sich nicht um eine Raman-Bande, sondern vermutlich um
schmalbandige Fluoreszenz, die in der optischen Anordnung der Sonde entsteht. In den
Leermessungen der IGRP um 285,6 cm’ ist eine Raman-Bande des CaF,-Messfensters
erkennbar.

Die RFP zeigt in den Leerspektren bei gleicher Anregungsintensitit einen >3000-fach
starkeren Rayleighpeak und einen 6-fach stirkeren Fluoreszenzuntergrund als die IGRP, was
auf reduzierte Qualitit der Filtereigenschaften hindeutet. Obwohl in beiden Sonden
vergleichbare Filter und Fasern verwendet werden, besteht bei der RFP eine grofere
Moglichkeit zum Kanaliibersprechen zwischen Detektion und Anregung, da beide
Strahlengénge parallel nebeneinander verlaufen. Ein Teil des Anregungslichtes kann auch an
den Grenzflichen der optischen Elemente innerhalb der Sonde reflektiert werden und direkt in
den Detektionskanal gelangen. Durch einen hohen Anteil des Anregungslichts im
Detektionskanal kann zusitzliche Fluoreszenz in den Detektionsfasern erzeugt werden. Ein
hoher Fluoreszenzanteil erschwert die Untergrundkorrektur bei der Vorverarbeitung und
begiinstigt Artefakte. Vorverarbeitete Raman-Spektren ohne SNV Normierung von
Silikonphantomen zeigten bei der RFP verringerte Peakhohen um 12+2% im Vergleich zur
IGRP. Das Rauschen eines ebenen Abschnittes der Spektren der IGRP ist um 16% geringer
als bei der RFP.

Raumlichteinfluss: Bei Messungen an Silikonphantomen mit der IGRP unter Einfluss von
Fluoreszenz-Raumlicht einer Leuchtstoffrohre wurde ein 20%iger Anstieg des breitbandigen
Untergrundes festgestellt, mit der RFP trat kein Anstieg auf. Zudem sind die 811, 819, 830,
851, 878 und 893 nm Krypton-Emissionslinien des Raumlichtes in beiden Fillen deutlich
erkennbar. Wiahrend ein breitbandiger erhohter Untergrund durch den Untergrundabzug

kompensiert werden kann, fithren die Emissionslinien des Raumlichts und Absorptionslinien
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des Tageslichtes zu Artefakten in den Spektren, weshalb der Einfluss des Raumlichtes fiir die
Betrachtung der Storfaktoren genauer untersucht wurde. Fiir die RFP wird eine & 30 mm
Raumlichtabschattung verwendet. Bei der IGRP wird ein & 23 mm CaF,-Messfenster, das in
einem Aluminiumhalter mit 2 mm Wandstirke ohne zusitzliche Raumlichtabschattung
gehalten wird, verwendet. Bei der IGRP kann demnach ein groBerer Anteil des
Umgebungslichtes in den Detektionskanal gelangen, das durch die Haut unter der Wand des
Aluminiumhalters hindurch in den Detektionskanal gelangt.

Tiefensensitivitit: Fiir die Messungen der Tiefensensitivitit der IGRP ergaben sich
Eindringtiefen von 264-446 um fiir hautdhnliche Phantome mit Absorptionskoeffizienten
1,=0.01l mm™ bzw. 236-394 um fiir Phantome mit p,=0.1 mm”'. Mit Zunahme vom
reduzierten Streukoeffizienten pu,° von 0,5 auf 4 mm’' nahm die Eindringtiefe ab. Da die
Spektren der RFP starke Variationen aufwiesen, wurden die Messreihen aller reduzierten
Streukoeffizienten p¢‘ gemittelt. Dabei ergaben sich Eindringtiefen von 180 um bei
Absorptionskoeffizienten p,=0.01 mm™ und 162 um bei p,=0.1 mm™. Eine Erklirung fiir die
grofere Eindringtiefe der IGRP verglichen mit der RFP konnten die unterschiedlichen
SpotgroBen sein, zudem laufen die Anregungs- und Detektionsstrahlengéinge bei der RFP mit
zunehmendem Abstand der Probe auseinander, wodurch der Uberlapp beider Strahlenginge
in tieferen Schichten abnimmit.

Schlussfolgerung: Da fiir die klinische Erprobung eine einfache Handhabung und die
Erreichbarkeit einer moglichst groBen Anzahl verdidchtiger Lésionen gewdhrleistet sein
miissen, wurde die klinische Erprobung, sowie die vorherige Bestimmung potentieller

Storfaktoren, nur mit der RFP durchgefiihrt.

Bestimmung von Storfaktoren

Da die Reduzierung des Faserbiegeradius den Lichtdurchsatz verringert [60], kann eine
Bewegung der Sonde zu Intensititsschwankungen und Anderung der Modenverteilung
filhren. Ex-vivo-Messungen an Schweineohren zeigten eine lineare Intensitdtsabnahme des
Rayleighpeaks von 75 auf 37,5 mm Biegeradius um 10,2% (p=0,022) und eine vergleichbare
Intensititsabnahme des Untergrundes in den Rohspektren. Nach SNV Normierung der
vorverarbeiteten Spektren konnten keine spektralen Abhingigkeiten, Zunahme des Rauschens
oder Intensitidtsschwankungen der Raman-Banden festgestellt werden.

Trotz der & 30 mm Raumlichtabschattung der RFP wird das Umgebungslicht nicht
vollstindig unterdriickt. Es wurden Ex-vivo-Messungen an Schweineohren bei Dunkelheit,

LED-WeiBlicht-Beleuchtung, sowie Tages- und Fluoreszenz-Raumlicht durchgefiihrt. Die
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Krypton-Emissionslinien des Raumlichts und Absorptionslinien des Sonnenlichts hinterlassen
deutliche Strukturen in den vorverarbeiteten Spektren. Messungen bei Raum- und Tageslicht
zeigten signifikante Unterschiede in der Mittelwertsabweichung und in den Mittelwerten,
sowie der Verteilung der ersten beiden Prinzipalkomponenten (PCI und PC2) einer PCA im
Vergleich zu Messungen in Dunkelheit. Messungen bei LED-WeiBlicht-Beleuchtung, die
nicht im detektierten Wellenlidngenbereich emittierte, zeigten keine signifikanten
Unterschiede.

Wasser kann bei unzureichendem Kontakt der Sonde zur Haut als Immersionsfliissigkeit
eingesetzt werden, was die Reproduzierbarkeit der Messungen erhohen kann. Durch
Verwendung der Immersion wurde die Mittelwertsabweichung um 20% reduziert, die
Mittelwerte von PCI fiir Messungen mit und ohne Immersion waren jedoch signifikant
unterschiedlich. Die charakteristische H,O-Raman-Bande um 1650 cm™! [61], konnte nicht
identifiziert werden.

Bei In-vivo-Messungen kann die Vorbehandlung von Lisionen nicht ausgeschlossen werden.
Es wurden Ex-vivo-Messungen an Schweineohren durchgefiihrt, die zuvor mit Markern
(chirurgische Verwendung zur Kennzeichnung der Resektionsgrenzen), Desinfektionsmittel
(Anwendung vor der Messung) und Haut- und Sonnenschutzcreme (unbemerkte Anwendung
durch Patient) behandelt wurden. Im Vergleich zu Referenzmessungen ohne Vorbehandlung
ergaben sich die stirksten Abweichungen fiir L&dsionen mit Markern und geringere
Abweichungen bei Sonnenschutzcreme. In diesen Fillen traten signifikante Unterschiede der
Mittelwerte der ersten 3 Prinzipalkomponenten auf.

Mit Verwendung der Raumlichtabschattung wurden 3 Messreihen mit leichter (1.6+0.05 N),
mittlerer (6.9£0.5 N) und starker (16+1 N) Anpresskraft auf einer Fliche von =7 cm?
durchgefiihrt, wobei die Mittlere der gewohnlichen Handhabung entspricht. Die
Mittelwertsabweichung nahm fiir mittleren und starken Anpressdruck im Vergleich zum
leichten Anpressdruck signifikant um 18.8% ab. Leichter Anpressdruck erhdht demnach die
Moglichkeit unzureichenden Kontaktes von der Sonde zur Haut.

Zur Beurteilung, ob Haare die Messungen Beeinflussungen, wurden Messungen in vivo an der
Wange eines Probanden vor und nach dem Rasieren von 5 mm langen Barthaaren
durchgefiihrt. Die Mittelwertsspektren der unrasierten Wange zeigen signifikant hohere
Intensititen und Standardabweichungen zwischen 1500-1600 cm’. Melanin ist ein
Hauptbestandteil der Haare und hat eine charakteristische Raman-Bande um 1572 cm’! [62],
die in diesem Bereich liegt. Messungen an einem Biischel Haaren zeigten eine breite Raman-

Bande zwischen 1480-1620 cm™. Die Mittelwertsabweichung der unrasierten Wange war um
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163.6% hoher. Die Varianz der Spektren der unrasierten Wange war fiir PC/ um 813.7% und
fir PC2 um 153.3% hoher. Die Ergebnisse zeigen eine hohere Reproduzierbarkeit fiir
Messungen an haarfreier Haut.

UV-Exposition der Haut fiihrt zu erhohter Melaninproduktion der Melanosomen [63]. Neben
der Raman-Aktivitit des Melanins sind Anderungen der optischen Eigenschaften moglich, da
fiir dunkle Hauttypen die Absorption unterhalb von 900 nm zunimmt [64]. Es wurden
Messungen in vivo an einem Probanden oberhalb (gebrdunt) und unterhalb (ungebridunt) des
Kragens im Nacken durchgefithrt. Die Messungen an gebraunter Haut zeigten eine
Intensititszunahme zwischen 1500 und 1600 cm™. Da der gebriunte Hautbereich regelmiiBig
UV-exponiert ist, kann der Einfluss auch nicht nur auf erhéhtes Melanin, sondern auch auf
dauerhafte UV-Schidigung, wie z.B. Hyperkeratose, zuriickzufiihren sein [65].

Inter- und intra-individuelle Variationen der Raman-Spektren treten z.B. aufgrund
unterschiedlicher Hauttypen [42], Alter, Geschlecht, Messposition, Dicke der Hautschichten
und Hydration [66] auf. Es wurden jeweils 6 Raman-Messungen in vivo an 11 Probanden am
oberen Riicken, an 9 Probanden am Bein und an 9 Probanden an der Wange durchgefiihrt. Bei
der Untersuchung der interindividuellen Varianz zeigte eine ANOVA fiir alle Messpositionen
fir die Messungen an mindestens einem Probanden signifikante Unterschiede der
Mittelwertsabweichung und mindestens einer der ersten beiden PCs.

Da Storfaktoren wie die interindividuellen Variationen nicht vermieden werden konnen,
wurde die Verwendung von Differenzspektren fiir die Klassifikation vorgeschlagen [23,37].
Dabei werden vorverarbeitete Referenzspektren normaler Haut von den vorverarbeiteten
Spektren verdichtiger Léasionen abgezogen, was individuelle Einfliisse kompensieren kdnnte.

Lui et al berichteten jedoch auch von geringerer Klassifikationsgenauigkeit [40].

Spektrenzuordnung

Die Spektren der RFP zeigen starke Oszillationen unterhalb von 1050 cm™, die durch die
Interferenzfilter der Sonde erzeugt werden und trotz Korrektur mit der spektralen
Empfindlichkeitscharakteristik und dem Abzug eines Leerspektrums nur unzureichend
entfernt werden konnen, da die Signalstirke bei den Leerspektren geringer ist.
Unzureichendes Entfernen einer schmalbandigen Fluoreszenz fiihrt z.B. zu einem S-Schlag-
Artefakt um 1030-1100 cm’™.

Charakteristische Raman-Banden fiir die Haut sind im oberen Wellenzahlbereich
identifizierbar. Die grofte Bande um 1450 cm!  entsteht durch O0(CH,)(CH;)

Biegeschwingungen von Lipiden und Proteinen. Die Amid-I-Bande um 1655 cm™ wird mit
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C=0 Streckschwingungen von Kollagen und Elastin in Verbindung gebracht, die Amid-III-
Bande um 1270 cm™ mit CN-Streck- und NH-Biegeschwingungen. Dieser Bereich ist durch
eine 1300-1330 cm™'-Bande iberlagert, die durch CH-Deformationen von Adenin und
Phenylalanin entsteht.

Die deutlichsten Unterschiede der Spektren unterschiedlicher Klassen bestehen zwischen
Spektren pigmentierter Lidsionen (MMI, MMO und PN) und allen Messungen an nicht
pigmentierter Haut, was auf den erhohten Melaningehalt pigmentierter Lisionen schlieBen
lisst. Das Raman-Spektrum von Melanin zeigt 2 breite Banden zwischen 1360-1400 cm™ und
1570-1590 cm™ [39,62]. Im 1360-1400 cm™'-Bereich ist nur eine geringfiigige, im
1475-1640 cm™ Bereich hingegen eine deutliche Intensititszunahme fiir pigmentierte
Lasionen festzustellen, was durch andere Veroffentlichungen bestitigt wurde [67]. Eine
Intensititsabnahme der 1650 cm”' Amid-I-Bande ist deutlich erkennbar, was ebenfalls mit
Literaturangaben tibereinstimmt [8,10,20,38,67]. Ebenso wurde eine Intensitdtsabnahme der

1450 cm'-Bande fiir PN festgestellt [62].

Inhomogenitdt kanzerdéser Ldsionen

Beispielsweise durch Tumor-Zellnester [49] nimmt die Inhomogenitit von Lésionen zu und
damit auch die Moglichkeit, dass die Messpositionen nicht mit der maximalen Diagnose der
Histopathologie iibereinstimmen. Zur Uberpriifung wurde die Varianz der 3 Messungen der
Liasionen mit der Varianz der 6 Referenzmessungen verglichen. Signifikante Unterschiede der
Varianz konnten fiir BCC (p=0.001) und SCC (p=0.004) zu normaler Haut festgestellt

werden, was ein Anzeichen fiir die Inhomogenitit der Lisionen mit weillen Hautkrebs ist.

Klassifizierung Maligner Melanome MM

Die Trennung von MM und MMO war mit einer Balanced Accuracy von 60% nicht
erfolgreich. Die Begrenzung auf den 1100-1730 cm™ Wellenzahlbereich ohne Oszillationen
verbesserte die Ergebnisse nicht merklich (66%). Die Diskriminierung von MM zu PN ergab
eine Balanced Accuracy von 91% fiir den 300-1730 cm’- und den 1100-1730 cm'l—Bereich,
eine Beschriankung auf den 300-1100 cm'l—Bereich, in dem starke Oszillationen auftauchten
und wo die Raman-Banden schwierig zu identifizieren sind, ergab dennoch eine Balanced
Accuracy von 83%. Lui et al erzielten bei der Diskriminierung von MM und PN die besten
Ergebnisse im 1055-1800 cm™'-Bereich [40]. Fiir alle Ergebnisse wurden 95%-CIs von 19,6%
berechnet, was beispielsweise bei der Trennung von MM 1 zu MMO einer Balanced Accuracy

von 50,2-69,8% entspricht.
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Klassifizierung von weifSem Hautkrebs BCC und SCC

Mit einer Balanced Accuracy von 51%, war eine Diskriminierung von BCCI und BCCO nicht
erfolgreich, wurde BCC! hingegen gegeniiber normaler Haut (nor) diskriminiert, so ergab
sich eine Balanced Accuracy von 73%, ohne Verbesserung bei Beschrinkung auf
1100-1730 cm™. Auch fiir die PLS-DA von weiem Hautkrebs wurden 95%-CIs von 19.6%
festgestellt. In anderen Studien wurden Abhingigkeiten der Klassifikationsgenauigkeit von
den gemessenen Korperpositionen festgestellt [20,42,66]. Mit einer Balanced Accuracy von
68% fiir Messungen am Kopf und 70% fiir Messungen am Torso konnte dies nicht bestitigt
werden.

Eine Diskriminierung von SCCI zu SCCO ergab nur eine Balanced Accuracy von 40% (32%
fir 1100-1730 cm™). Bei der Diskriminierung von SCCI zu nor konnte hingegen eine
Balanced Accuracy von 85% (87% fiir 1100-1730 cm™) festgestellt werden, was in der
GrofBenordnung vergleichbarer Studien liegt [42]. Durch Verwendung von Differenzspektren

wurde die Balanced Accuracy auf 73% reduziert.

Diskussion

Die beiden Sonden wurden hinsichtlich ihrer klinischen Eignung getestet. Die Vorteile der
RFP sind leichtere Handhabung und Erreichbarkeit einer Vielzahl von Korperpositionen und
starkere Umgebungslichtabschirmung. Vorteile der IGRP sind genaue Zuordnung der
Messposition im Ubersichtsbild durch einen sichtbaren Messspot, stirkere Rayleigh-
Unterdriickung, geringerer Fluoreszenzuntergrund und geringeres Rauschen. Die Messtiefe
der RFP lag ndher am Designziel von =100 um, was die epidermale Sensitivitdt erhoht. Beide
Sonden sind fiir den klinischen Gebrauch geeignet. Da in der klinischen Erprobung eine
Vielzahl von verdéchtigen Lisionen erreicht werden sollten und die einfache Handhabung im
Vordergrund stand, wurde die klinische Erprobung und Bestimmung der Storfaktoren
ausschlieBlich mit der RFP durchgefiihrt.

Die untersuchten Storfaktoren miissen zudem unterschieden werden in externe Storfaktoren
der Messbedingungen und interne Storfaktoren, die auf physiologischen Unterschieden
beruhen. Externe Storfaktoren konnen durch erhohten Messaufwand reduziert oder
kontrolliert, die internen Storfaktoren konnen allenfalls in der Auswertung kompensiert
werden. Von den externen Storfaktoren stellen die Umgebungslichteinfliisse die groBte
Beeinflussung dar, weshalb fiir die klinische Erprobung nur LED-WeiBlicht-Beleuchtung
verwendet wurde. Diese wurden gefolgt von Einfliissen durch Vorbehandlung und

Immersion. Die Messungen wurden daher ohne bekannte Vorbehandlung und Immersion an
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haarfreien Lésionen mit gleichmédigem Anpressdruck durchgefiihrt. Die weiteren
Storfaktoren konnten durch die Messbedingungen nicht verhindert werden. In der
Datenauswertung wurden daher zusitzlich auch Differenzspektren fiir die Klassifikation
herangezogen, um zu {iiberpriifen ob dadurch individuelle Einfliisse verhindert werden
konnten.

Eine Diskriminierung von histopathologisch bestétigten Lasionen zu verdachtigen Lésionen,
die als Nicht-Tumor identifiziert wurden, und damit die Raman-spektroskopische Vorhersage,
war nicht moglich. Dies bedeutet, dass die histopathologische Befundung nicht besser als bei
der Dermatoskopie vorhergesagt werden konnte. Die Diskriminierung von weillem Hautkrebs
gegeniiber normaler Haut und MM gegeniiber normalen pigmentierten Naevi erzielte
Ergebnisse in der Groenordnung der Dermatoskopie [1-6,10], jedoch ist der Vergleich der
Ergebnisse gegeniiber der Dermatoskopie schwierig, da die gemessenen Lésionen
entsprechend dem Studiendesign anhand des dermatoskopischen Verdachtes vorausgewihlt
wurden. Die Ergebnisse liegen im Bereich vergleichbarer Raman-Studien der Haut, wobei
sich die Zusammensetzung der Studienpopulationen unterscheiden. Philipsen et al trennten
BCC, MM und PN von nor [20], Lui et al benutzen eine gemeinsame Klasse aus MM, BCC
und SCC gegen benigne Lisionen einschlieBlich PN und nor und trennten MM von PN [40].
Vergleichbare Ergebnisse wurden auch bei der Verwendung der Fluoreszenzspektroskopie
[68,69] in der Erkennung von weilem Hautkrebs [70] und MM [71] erzielt. RS reagiert im
Vergleich zur Fluoreszenzspektroskopie spezifischer in Bezug auf die funktionellen Gruppen
der Gewebemolekiile. Beide Methoden erginzen sich jedoch aufgrund der Spezifitit zu
unterschiedlichen Bestandteilen der Haut [35]. Die Fluoreszenzspektroskopie ist z.B. sensitiv
gegeniiber den endogenen Fluorophoren Flavin-Adenin-Dinukleotid (FAD), reduziertem
Nicotinamid-Adenin-Dinukleotid (NADH), Kollagen, Elastin, Tryptophan und Porphyrinen
[72-74]. Insgesamt scheint RS als Ergédnzung zur Dermatoskopie oder der Einsatz zur intra-
operativen Resektionslinienbestimmung sinnvoll.

Das Ignorieren des 300-1100 cm™'-Bereiches, in dem die Banden schwierig zu interpretieren
sind [75,76] und der in den vorliegenden Spektren durch starke Oszillationen dominiert wird,
fiihrte entgegen den Ergebnissen von Lui et al [40] nicht zu einer Verbesserung der Balanced
Accuracy. Bei Verwendung von Differenzspektren wurde auch keine Verbesserung
festgestellt, was durch die hohere Varianz von Differenzspektren erkldrt werden kann.

Die PN-bzw. nor-Klassen dieser Studie bestanden aus wesentlich mehr Messungen im
Vergleich zu den Klassen verdichtiger Lisionen. Zur Uberpriifung, ob dies eine Auswirkung

auf die Klassifikation hatte, wiren hohere Fallzahlen der verdédchtigen Lisionen notwendig,
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was auch die 95%-Cls von 19.6% reduzieren wiirde. Obwohl die Studie von Lui et al mit 518
Probanden die groBte In-vivo-Raman-Studie darstellte, wurden dennoch auch dort 95%-ClIs
von bis zu 18% angegeben [40].

Verbesserungspotential der vorliegenden Studie besteht in der direkten Zuordnung der
Messpositionen zu den histopathologischen Befunden. Da die Messposition nicht direkt
identifiziert werden konnte, wurden die 3 Spektren der verdédchtigen Lisionen gemittelt und
der histopathologischen Maximaldiagnose zugeordnet. Die Identifizierung der Messposition
wire bei Verwendung der IGRP erleichtert, auch wenn die Kolokalisation von
Histopathologie und makroskopischen Hautbild schwierig ist. Die vorliegenden Ergebnisse
haben jedoch die Inhomogenitit der verddchtigen Lisionen gezeigt, was die
Ubereinstimmung der 3 Messungen mit der Maximaldiagnose fiir einzelne Messungen in
Frage stellen kann.

Fir das Hautkrebsscreening konnte dies durch eine bildgebende Modifizierung des
Verfahrens optimiert werden. Rastermessungen mit einem Raman-Scanner haben sich z.B. in
der Bestimmung von Gebarmutterhalskrebs ex vivo als geeignet erwiesen, die lange Messzeit
machte dies jedoch fiir In-vivo-Messungen bislang untauglich [77,78]. Ein in vivo tauglicher
Scanner wurde fiir intrinsische Fluoreszenz- und diffuse Reflexions Spektroskopie entwickelt,
der Einsatz mittels Raman-Spektroskopie wurde jedoch noch nicht gezeigt [79]. Bildgebende

Multiplex-RS konnte die Messzeiten signifikant verkiirzen [80].
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