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Die Optische Mammographie ist eine 
nicht-invasive Methode, welche Licht im 
roten bis nah-infraroten Spektralbereich 
(typischerweise in dem Wellenlängenbe-
reich von 600-1000 nm) für die diagnos-
tische Bildgebung der weiblichen Brust 
nutzt. Diese Methode wird gegenwärtig 
von vielen Forschungsgruppen weltweit 
hinsichtlich ihres Potentials zur Erkennung 
von Brustkrebs, d.h. zur Unterscheidung 
von gesunden (benignen) von krankhaf-
ten, krebsartigen Gewebsveränderungen 
(Läsionen) wie auch zur Kontrolle der 
Wirksamkeit von Brustkrebsbehandlun-
gen untersucht [1]. 

Die Entwicklung einer Idee 

Die Grundlage zur Nutzung von nah-infra-
rotem Licht für die diagnostische Bild-
gebung liegt zum einem in dem starken 
optischen Kontrast der von Blut gegen-
über normalem Brustgewebe hervorgeru-
fen wird (im N-IR ist der Absorptionsko-
effi zient von Blut 200 mal größer als der 
von Brustgewebe) und zum anderen in 
der spektralen Messbarkeit der Blutsauer-
stoffsättigung (von 650 bis 900 nm steigt 
der molare Extinktionskoeffi zient von Oxy-
Hämoglobin um den Faktor 3, während 
der von Deoxy-Hämoglobin im gleichen 
Bereich um den Faktor 4 sinkt). Die Idee, 
Licht zur diagnostischen Bildgebung zu 
nutzen, stammt aus dem Jahre 1929 [2] 
und führte zur Entwicklung kommerzieller 
Instrumente in der sogenannten „Diapha-
nographie“ und dem „Lichtscanning“ in 
den siebziger und achtziger Jahren des 
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vorigen Jahrhunderts [3]. Allerdings ent-
wickelte sich die optische Mammographie 
bisher nicht zu einem klinisch akzeptierten 
Bildgebungsverfahren zur Brustkrebser-
kennung, da die Sensitivität (die Fähig-
keit einen Krebsveränderung zu erkennen) 
und Spezifi tät (die Fähigkeit, richtig zwi-
schen krebsartigen und gutartigen Läsi-
onen zu unterscheiden) im Vergleich zur 
Röntgen-Mammographie [4] schlechter 
war. In der letzen Dekade hat es eine 
Art Wiedererwachen in der Forschung 
zur optischen Mammographie gegeben.  
Dazu haben eine Reihe neuer Ansätze zur 
theoretischen Modellbildung sowie neue 
Bildgebungs-Algorithmen [5] und wei-

terentwickeltes Instrumentendesign [6], 
[7], [8] u.a. in Verbindung mit anderen 
bildgebenden Verfahren wie Ultraschall 
[9], Magnetresonanz-Tomographie [10] 
und Röntgen [11] beigetragen. Die Fort-
schritte in der letzten Zeit zeigen, dass 
die optische Mammographie das Potential 
besitzt, eine wichtige klinische Rolle bei 
der Diagnose und der therapeutischen 
Verlaufskontrolle von Brustkrebs zu erlan-
gen. Vorteile dieser Methode liegen vor 
allem in der Nicht-Invasivität, der Sicher-
heit, der Portabilität und der Sensitivität 
hinsichtlich spezifi scher physiologischer 
Signaturen begründet. Erste Ergebnisse 
einer quantitativen Bestimmung der Sau-

Bild 1: Schema zum 
instrumentellen Auf-
bau der spektralen 
Bildgebung an der 
weiblichen, mensch-
lichen Brust
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Engineering als Teil eines Forschungspro-
totyps für die Optische Mammographie 
[14] entwickelt. Zur Frequenz-Domän(FD)-
Bestimmung der Verteilung der Brustdicke 
[15] werden diskrete Wellenlängen von 
690 und 830 nm intensitätsmoduliert ver-
wendet und für die Doppel-Wellenlängen-
Oxymetrie eine kontinuierlich emittieren-
de (cw) Breitbandlichtquelle im Bereich 
von 650 bis 880 nm eingesetzt.  Das 
Licht aus einer optischen Faser mit 3 mm 
Durchmesser wird durch die leicht kompri-
mierte Brust geleitet. Über eine kollineare 
Detektorfaser mit 5 mm Durchmesser auf 
der anderen Seite der Brust wird das 
transmittierte optische Signal gesammelt 
und auf einen Photomultiplier (PMT) für 
die Frequenzdomän-Bestimmung bzw. zu 
einem CCD-Spektrometer für die Spektral-
messung geleitet. Die spektrale Aufl ösung 
beträgt dabei 0,5 nm. Beim Scanvorgang 
werden die Beleuchtungs- und Detekti-
onsfasern im Tandem zweidimensional 
über die Kompressionsplatten aus Glas 
geführt. Die optischen Daten werden mit 
2x2 mm² großen Pixeln abgerastert. Die 
Scangeschwindigkeit in x-Richtung (medi-
lateral) beträgt 35 mm/s und die Messzeit 
pro Datenpunkt (cw-Spektrum und FD 
Amplitude und Phase) beträgt 57 ms. 
Die Erfassung eines vollständigen zwei-
dimensionalen Brustbildes dauert damit 
2-4 min, inklusive der Brustpositionierung 
und Kompression. Die Frequenzdomän-
Analyse wird mittels eines Randkorrektur-
Algorithmus durchgeführt, welcher die 
Brustdicke an jeder Position ermittelt. 
Anhand dieser Information wird dann 
die gemessene cw-Spektralintensität I(λ) 
entsprechend der jeweiligen Brustdicke 
korrigiert [15]. Im Ergebnis erhält man 
ein korrigiertes Spektrum der Intensität 
I*(λ). Anhand dieser korrigierten Intensi-

erstoffsättigung mit einer kürzlich ent-
wickelten Doppelwellenlängen-Methode 
[12] an einer gesunden weiblichen Brust-
werden hier vorgestellt.

Quantitative Bestimmung der 
Sauerstoffsättigung

Räumliche Inhomogenitäten in  biolo-
gischem Gewebe quantitativ spektros-
kopisch zu erfassen, ist schwierig. Ein 
Lösungsansatz wäre, die räumliche Ver-
teilung der optischen Eigenschaften des 
Gewebes aus den Bilddaten zu ermitteln, 
was aber hinsichtlich der Datenanalyse 
und -erfassung sehr schwierig ist [13].
Die hier vorgestellte Methode ist hinge-
gen eine Quantifi zierung der Blutsauer-
stoffsättigung optischer Inhomogenitäten, 
die einen ausreichenden Blut-Gewebe-
Kontrast bieten wie z.B. Hämatome, Blut-
gefäße, Krebsgewebe, gutartige Tumore, 
etc. Dabei werden nicht die räumlichen 
Parameter wie Position, Form und Größe 
der Inhomogenität erfasst, sondern die 
relativen Unterschiede der optischen 
Intensität (I) am Ort der Imhomogenität im 
Bezug auf den umgebenden „Gewebe-
hintergrund“ (I0), gemessen. Der relative 
Intensitätsunterschied wird mit ∆I/I0 ange-
geben. Das Spektrum dieser Größe ∆I/I0 
wird benutzt, um einen Satz von Wellen-
längenpaaren (λ1, λ2) zu bestimmen, für 
die ∆I/I0(λ1) = ∆I/I0(λ2) gilt. Mit Hilfe dieser 
Wertepaare kann die Sauerstoffsättigung 
der optischen Läsion ermittelt werden. 
Weitere Details zum Doppel-Wellenlän-
genverfahren fi nden sich in [12].
Der instrumentelle Aufbau zur spektralen 
Bildgebung an der weiblichen, menschli-
chen Brust ist schematisch in Bild 1 gezeigt. 
Die mechanischen Teile dieses Instruments 
wurden ursprünglich von Siemens Medical 

Bild 2: Erste optische Mammogramme der Brust einer gesunden 40-jährigen Frau 
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mit Datenpunktabständen von jeweils 
2 mm in x- und y-Richtung (Bild 2). 
Im gleichen Bild ist auch die optische 
Intensität bei fünf ausgewählten Wel-
lenlängen von 650, 688, 758, 805 und 
880 nm (N-Bild) dargestellt. Neben der 
kürzesten (650 nm) und der längsten 
(880 nm) Wellenlänge wurde die Wellen-
länge 688 nm ausgewählt, bei welcher 
Oxy-Hämoglobin ein lokales Minimum 
des Extinktionskoeffi zienten hat sowie 
758 nm, bei der das lokale Maximum 
des Extinktionskoeffi zienten von Deoxy-
Hämoglobin liegt. Am isobestischen 
Punkt im Nahen Infrarot bei 805 nm 
haben Oxy-Hämoglobin und Deoxy-

Hämoglobin die gleiche Absorption. Das 
spektrale Integral im N‘‘-Bild ermöglicht, 
Gebiete mit optischen Inhomogenitäten 
sichtbar zu machen. Diese sind durch 
die grau schattierten Bereiche in Bild 3 
gekennzeichnet. Im Fall des hier vor-
liegenden gesunden Brustgewebes sind 
diese Bereiche vorwiegend Blutgefäße. 
Als überlagertes Grauskalenbild von N‘‘ 
zeigt Bild 3 eine Falschfarbendarstellung 
der Sauerstoffsättigung, wie sie mit der 
hier beschriebenen Doppel-Wellenlängen 
Spektralmethode gemessen wurde. Die 
Spektren ∆I*/I*0, welche die Basis für 
die Sauerstoffsättigungsmessung bilden, 
sind ebenfalls in Bild 3 zu sehen.

Vor- und Nachteile der Methode

Die optische Bildgebungsmethode, die 
hier präsentiert wird, beruht auf zwei im 
Tandem scannenden optischen Fasern, die 
über eine zwischen zwei Glasplatten leicht 
komprimierte Brust geführt werden. Der 
Begrenztheit der Methode durch eine nicht 
ideale Konfi guration für eine vollständige 
optische Tomographie stehen folgende 
Vorteile gegenüber: eine gut defi nierte, 
stabile und reproduzierbare Anordnung 
für die Brustmessung mit hoher räum-
licher Abtastrate (0,5 Datenpunkte pro 
mm in unserem Fall). Außerdem entfallen 
jegliche Art von Kalibrierungen, wie sie 
typischerweise für Vielfachquellen und 
Detektoranordnungen notwendig sind. 
Speziell die hohe räumliche Aufl ösung 
wird benutzt, um ein sogenanntes N‘‘-
Bild (zweite Ableitung von N) zu gene-
rieren und damit die Sichtbarkeit der 
Inhomogenitäten zu verbessern. Ursache 
des Kontrasts in den N- und N‘‘-Bildern ist 
die optische Absorption entsprechend der 
Blutkonzentration und die Schärfe ihrer 
räumlichen Veränderung. Der Informati-
onsgehalt des Sauerstoffsättigungsbildes 
ist abgeleitet aus dem Funktionalparame-
ter der Sauerstoffsättigung im Hämoglo-
bin. Dieser Parameter wird möglicherwei-
se von einem verstärkten Metabolismus 
in Verbindung mit Brustkrebs beeinfl usst. 
Damit kann  die hier erläuterte Methode 
als ein aussichtsreiches, effektives Ver-
fahren zur Krebsdiagnostik bezeichnet 
werden.
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Bild 3: Falschfarbendarstellung der Sauerstoffsättigung, grau schattierte Bereiche 
sind vorwiegend Blutgefäße
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