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Kurzfassung

In dieser Arbeit wird der Themenbereich der Partikeldetektion mit mi-
krofluidischen Systemen mit einem Augenmerk auf die mogliche Massen-
fertigung solcher Systeme mittels Drucktechnologien untersucht.

Der Anwendungsbereich fiir solche Technologien findet sich vor allem in der
Medizin und Biologie, wo Durchflusszytometer zur Analyse von Blut und
anderen Korperfliissigkeiten verwendetet werden. Hierbei werden menschli-
che Zellen und Krankheitserreger als Partikel detektiert. Durch Einfarbeme-
thoden koénnen einzelne Zelltypen sehr spezifisch mit Fluoreszenzfarbstoffen
versehen werden. Hierdurch kann eine Vielzahl von Anwendungsféllen ab-
gedeckt werden. Fiir die Detektion werden also unterschiedliche optische
Eigenschaften wie Absorption, Streuung und Fluoreszenz verwendet.

Wihrend klassische Durchflusszytometer exzellente Eigenschaften beziiglich
Sensitivitdt und Durchsatz bieten, konnen mit solchen Ansétzen keine
preiswerten Einweg-Analysesysteme fiir den dezentralen Vor-Ort-Einsatz
hergestellt werden. Deshalb wird in dieser Arbeit ein grundlegend anderer
Ansatz gewéhlt. Dies geschieht im Hinblick auf die Druckbarkeit der neu
zu entwickelnden optischen Systeme.

Fir mikrofluidische Systeme gibt es bereits Ansétze, diese mittels Abfor-
mung oder Prigeverfahren in einem Rolle-zu-Rolle-Prozess herzustellen.
Das abbildende optische System des klassischen Durchflusszytometers muss
jedoch durch einen dquivalenten planaren optischen Aufbau ersetzt werden.
Hierfiir stehen prinzipiell druckbare optischen Komponenten wie Blenden
oder absorbierende Farbschichten zu Verfiigung. Des Weiteren kénnen
fiir die elektrooptische Wandlung gedruckte organische Leuchtdioden bzw.
organische Photodioden eingesetzt werden.



iv Kurzfassung

Um die optischen Parameter wie Absorption, Streuung und Fluoreszenz
von Mikropartikeln zu messen werden zwei neuartige mikrofluidische Syste-
me entworfen, auf Folienbasis realisiert und evaluiert. Das erste eignet sich
fiir die Messung von Fluoreszenz. Das zweite System wird fiir die kombi-
nierte Messung von Absorption und Streuung ausgelegt. Ein Vergleich von
Messungen mit einer anorganischen sowie einer organischen Photodiode
zeigt die ausreichende Leistungsfiahigkeit von organischen Photodioden.

Bei etablierten Konzepten wird generell das Signal des Streulichtes zur
zur Triggerung der Fluoreszenzmessung und anderer Parameter verwendet.
Bei den hier untersuchten Detektionssystemen steht pro Parameter jedoch
prinzipiell nur ein Signalkanal fiir die Messung zu Verfiigung, was eine
akkurate Triggerung verhindert. Deshalb werden weitergehende Untersu-
chungen beziiglich der statistischen Eigenschaften der Messsignale und der
daraus resultierenden Statistik der Partikeldetektion durchgefiihrt. Damit
konnen akkurate Aussagen iiber die Fehlerraten bei der Partikeldetekti-
on getroffen werden. Diese Informationen sind fiir die Systemauslegung
wichtig, um die Anforderungen fiir eine konkrete Anwendung zu erfiillen.

Da die Partikeldetektion auf Grundlage nur eines Messsignals erfolgt, ergibt
sich bei der Verteilung der falsch positiven Detektionen eine Abweichung
gegeniiber der Normalverteilung. Diese kann jedoch mithilfe einfach er-
mittelbarer Signaleigenschaften sehr gut analytisch beschrieben werden.
Breitbandiges Rauschen im Signal fiithrt zu einer hohen Rate von falsch
positiven Detektionen, was jedoch mithilfe einer einfachen Signalfilterung
wirkungsvoll unterdriickt werden kann.

Aus der gefilterten Pulsform des Signals ergibt sich eine rdumliche Auflo-
sung, die zusammen mit der Partikelgeschwindigkeit die maximale Parti-
kelrate definiert. Um iiber die Pulsform eine gute Kontrolle zu behalten,
wird aufgrund des Signalmodells nach dem Minimum-Mean-Square-Error-
Prinzip ein Filter zur Rekonstruktion einer Pulsform mit hoher rdumlicher
Auflésung und guter Rauschunterdriickung hergeleitet. Dieses Filter eignet
sich sowohl fiir modulierte als auch fiir nichtmodulierte Signale und kann
farbiges Rauschen berticksichtigen.

Um fiir die Systemauslegung ein Gesamtkonzept zu erhalten, wird das
Signalmodell in ermittelbare Systemparameter aufgeschliisselt. Auf der
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einen Seite steht die pro Partikel gesammelte Ladung. Dem gegentiber
stehen unterschiedliche Arten von Rauschen. Wesentliche Beitrige liefern
hier das Dunkelrauschen und Rauschen durch Hintergrundlicht. Durch
Messungen an dem gebauten mikrofluidischen System werden die zuge-
horigen Systemparameter ermittelt.

Mithilfe der Modellierung kénnen darauf basierend allgemeine Aussagen
iiber die Signalqualitit bei Anderung von Auslegungsparametern des Sys-
tems gemacht werden. Zu wichtigen Auslegungsparametern gehoren die
Partikelgeschwindigkeit sowie die Lange der Detektionszone. Bei einer
Verlingerung der Detektionszone ist im betrachteten System keine weite-
re Signalverbesserung moglich, da das zusétzliche vom Hintergrundlicht
verursachte Rauschen den Zugewinn an Nutzsignal wieder aufwiegt. Dies
beschrinkt insbesondere die Hohe der moglichen Signalverbesserung bei
rdumlicher Modulation. Es wird auch gezeigt, dass durch eine gleichzei-
tige Verringerung der Partikelgeschwindigkeit und Verkiirzung der De-
tektionszone im untersuchten Fluoreszenzdetektionssystem eine deutliche
Verbesserung der Signalqualitét erreicht werden kann.

Zusammenfassend wird in dieser Arbeit ein auf der Praxis aufbauendes
Gesamtversténdnis fir die Auslegung von druckbaren mikrofluidischen Par-
tikeldetektionssystemen mit planaren optischen Komponenten entwickelt.






vii

Inhaltsverzeichnis
1 Einleitung 1
1.1 Gliederung der Arbeit . . . . . . ... ... ... ... .. 2
2 Grundlagen 5
2.1 Mikrofluidische Durchflusszytometer . . . . . ... .. .. 5
2.1.1 Durchflusszytometer . . . . . ... ... ... ... 5
2.1.2 Mikrofluidische Systeme . . . . . . ... ... ... 9
2.2 Photodioden . . . .. ... ..o 11
2.2.1 PIN-Photodioden . . . . . . .. ... ... ..... 11
2.2.2  Organische Photodioden . . . . . . ... ... ... 13
223 Kenngroflen . . . . ..o 14
2.3 Signalverarbeitung . . . . .. ... oo 15
2.3.1 Mathematische Grundlagen . . . . . ... ... .. 15
2.3.1.1 Zufallsvariable . . . .. ... .. ... .. 15
2.3.1.2 Erwartungswert . . .. .. ... ..... 16
2.3.1.3 Standardabweichung . . . . . ... .. .. 17
2.3.1.4 Poissonverteilung . . . ... .. ... .. 17
2.3.1.5  Normalverteilung . . ... .. ... ... 18
2.3.1.6  Fouriertransformation . . . . . ... ... 19
2.3.1.7  Leistungsdichtespektrum . . .. .. ... 20
2.3.2 Signalfilterung . . . . . .. ... 0L 21
2.3.2.1 FIR-Filter . . ... ... ... ...... 21
2.3.2.2  Mittelwertfilter . . . . . . ... ... ... 22
2.3.2.3 Hann-Funktion . . . .. ... .. ... .. 23
2.3.2.4 MMSE-Filter . . . . .. ... ... .... 25
2.3.2.5 Medianfilter . . . ... ... ... ... . 26
2.3.2.6  Signal-zu-Rausch-Verhéltnis . . . . . .. 26

2327 PSNR ... ... ... ... .. .. 27



viii Inhaltsverzeichnis
2.3.2.8  Variationskoeffizient . . . . . . ... . .. 27

2.3.3 Fehlerklassen . . . .. ... .. ... ... ... .. 28
2.3.4 Transimpedanzverstarker . . . .. ... ... ... 29
2.3.5  Physikalische Rauschquellen . . . . . . . . ... .. 31
2.3.5.1  Thermisches Rauschen . . ... ... .. 31

2.3.5.2  Schrotrauschen . . . . . ... .. ... .. 32

2.3.5.3 Addition von Rauschstréomen . . . . . . . 33

24 Optik . ..o 33
2.4.1 Absorption und Streuung . . . . ... ... ... 34
2.4.2 Fluoreszenz . . . . . . . . ... ... 38
2.4.3 Planare optische Systeme . . . .. ... ... ... 39

3 Fluoreszenzbasierte Partikeldetektion 47
3.1 Design des optofluidischen Systems . . . . . ... ... .. 52
3.1.1 Partikelfokussierung . . . . . ... ..o 52

3.1.2 Optische Filter . . . ... ... ... ... ..... 54
3.1.3 Gekreuzte Polarisatoren . . . . . . ... ... ... 56
3.1.4 Messapertur. . . . .. ... oL 59
3.1.5  Anregelichtquelle . . . . . ... ... ... ... .. 59

3.1.6 Detektor. . . . . ... 60
3.1.7 Analog-Digital-Wandler . . ... ... ... .... 60
3.1.8 Stromversorgung . . . . . . ... ... 61
3.1.9 Messverstarker . . . . .. ... 0L 62
3.1.9.1  Abschirmung gegen Stérquellen . . . . . 63

3.2 Herstellungsprozess . . . . . . . . ... ... ... 65
3.3 Durchfithrung der Messungen . . . . . . ... ... .... 69
3.4 Ergebnisse . . . .. ..o 71
3.4.1 Partikelfokussierung . . . . .. ... Lo 71

3.5 Rekonstruktion der Basislinie . . . . ... ... ... ... 72
3.5.1 Pulsformen . . ... . ... ... ... ....... 74

3.5.2 Histogramme der Partikelintensitdten . . . .. .. 77

3.6 Zusammenfassung . . .. ..o 79
4 Statistik der Partikeldetektion 89
4.1 Voruntersuchungen . . . . .. ... ... ... ... ..., 91
4.1.1 Durchfihrung der Messungen . . . . . . .. .. .. 91



Inhaltsverzeichnis ix

4.1.2 Gemessene Pulsform . . . ... ... ... ... .. 92
4.1.3 Eigenschaften des Hintergrundrauschens . . . . . . 94
4.2 Modellierung . . . . ... L oo 97
4.2.1 Signalmodell . . . ... ... ... 0. 97
4.2.2 Partikeldetektion aus lokalen Maxima . . . .. .. 99
4.2.3 Auflésungsvermégen . . . . ... ... 99
4.2.4  Analytische Pulsformen . . . . ... ... ... .. 100
4.2.5 Numerische Simulationen . . . ... ... ... .. 104
4.2.6  Uberlagerung von zwei Pulsen. . . . . . ... ... 105
4.2.7 Maximaler Partikeldurchsatz . . . .. ... .. .. 108
4.2.8 Effektive Partikelrate . . . . . .. ... ... ... 108
4.2.9 Signalqualitat . . . . . .. ... 112
4.2.10 Rate der falsch negativen Detektionen . . . . . .. 113
4.2.11 Rate der falsch positiven Detektionen . . . . . .. 114
4.2.12 Ermittlung des Bandbreitenparameters . . . . . . 115
4.2.13 Beriicksichtigung mehrerer Partikeltypen . . . . . 118
4.2.14 Analyse der Verteilung der Maxima in der Messung 119
4.2.15 Analyse der Verteilung der falsch negativen
Detektionen . . . . . . ..o oo 120
4.2.16 Wahl des optimalen Schwellwertes . . . . ... .. 120
4.2.17 Einfluss der Bandbreite des Rauschens . . . . . . . 126
4.2.18 Vergleich mit Zwei-Kanal-Detektion . . . . .. .. 128
4.2.19 Einfluss von Geschwindigkeitsvariation . . . . . . . 132
4.2.20 Falsch positive Detektionen an Partikelflanken . . 133
4.3 Vergleich mit dem Experiment . . . . .. ... ... ... 134
4.3.1 Degradation des Blaufilters . . . .. ... ... .. 135
4.3.2 Einfluss der Signalfilterung auf das Histogramm . . 135
4.3.3 Analytische und experimentelle Partikelverteilungen 139
4.3.4 Reduzierte Flussrate . . . . . . ... ... ... .. 142
4.4 Zusammenfassung . . .. ..o 144
5 Ré&umliche Modulation und Signalfilterung 147
5.1 Signaleigenschaften bei Modulation . . . . . . . ... ... 148
5.2 Methoden fiir die Signalrekonstruktion . . . . . . ... .. 154
5.2.1 Matched Filter . . . . ... ... ... ... .. .. 155

5.2.2 DCS-Filter . . .. ... ... ... ... ... 156



Inhaltsverzeichnis

5.2.3 Anforderungen an die Filtermethode . . . . . . . .
53 MMSE-Filter . . .. ... ... ... ... .
5.3.1 Herleitung . . . . . ... .o oL
5.4 Geschwindigkeitsvariation . . . . . . ... ... ... ...
5.5 Zusammenfassung . . . ... ..o

Signalqualitat des Gesamtsystems
6.1 Signalmodell . . . .. ... ... L
6.1.1 Signalqualitat . . . . . ... ... ... ...
6.1.2 Rauschquellen . . ... .. ... ... .. .....
6.1.3 Schrotrauschen durch Fluoreszenz . . . .. .. ..
6.1.3.1  Schrotrauschen durch Hintergrundlicht .
6.1.4 Dunkelrauschen . . . . . . ... ... ... .....
6.1.5 Kombinierte Rauschstréme . . . . . ... ... ..
6.1.6 Hintergrund und Effizienz . . . . . . .. ... ...
6.1.7 Charakteristische Aperturldnge . . . . .. ... ..
6.2 Messungen . . . .. ...
6.3 Messergebnisse und Diskussion der Systemparameter . . .
6.3.1 Ermittelte Systemparameter . . . ... ... ...
6.3.2 Rauschspektren . . . . . ... ... ... ... ...
6.3.3 Konstante Partikelgeschwindigkeit . . . . . .. ..
6.3.4 Raumliche Modulation . . .. ... ... ... ..
6.3.5 Konstante Partikelrate . . . . . . . . ... ... ..
6.3.6 Einflussaufdas PSNR . . . . ... ... ... ...
6.4 Zusammenfassung . . . . ... .o L.

Extinktionsbasierte Partikeldetektion

7.1 Methoden . . . . . .. .. ...
7.1.1 Messanordnung . . . . . . ... ...
7.1.2  Geometrieoptimierung . . . . ... ... L.
7.1.3 Simulierte Pulsformen . . . . . .. ... ... ...
7.1.4 Ortsintegral . . . . . ... ... oL

7.2 Lichtstreuung an kleinen Partikeln . . . . .. ... .. ..

7.3 Experiment . . .. .. ... Lo 0oL
7.3.1 Herstellung des mikrofluidischen Chips . . . . . . .
7.3.2 Herstellung der organischen Photodioden . . . . .

165
167
171
172
173
174
176
177
178
178
179
179
180
182
183
185
185
187
190



Inhaltsverzeichnis xi
7.3.3 Modifikation des Messaufbaus . . . . . . ... ... 212

7.3.4 Durchfithrung der Messungen . . . . . . ... ... 212

7.4 FErgebnisse und Diskussion . . . . ... ... 0oL 213
74.1 Pulsformen . .. ... ... ... ... ... ... . 213

7.4.2 Histogramme . . . . . . .. .. ... . L. 216

7.4.3 Dichteplots . . . .. ... ... L. 219

7.4.4 Variationskoeffizienten . . . . . . .. ... ... .. 220

7.5 Zusammenfassung . . . . ... ... 222
8 Transiente Signale von organischen Photodioden 225
8.1 RC-Modell . .. .. ... ... ... .. 230
8.1.1 Numerische Implementierung . . . . . . . ... .. 233
8.1.1.1 Methodenvergleich . . . . . .. ... ... 235

8.1.1.2 Einfluss des Rauschens . . . ... .. .. 237

8.1.2 Anwendung auf Messwerte . . . . ... ... ... 238

8.2 Ausgedehnte Elektrode . . . . . . .. ... 241
8.2.1 Simulationsmodell . . . . . ... ... ... .... 242

8.2.2 Positionsabhédngige Pulsantworten . . . . . .. .. 246

8.3 Zusammenfassung . . . ... ..o 0oL 249
9 Zusammenfassung und Ausblick 251
9.1 Zusammenfassung . . . . . .. ... 251
9.2 Ausblick . . . .. ... 252
Abkiirzungsverzeichnis 255
Abbildungsverzeichnis 257
Tabellenverzeichnis 277
Publikationsliste 279

Literaturverzeichnis

285






1 Einleitung

Mikrofluidische Systeme besitzen ein grofles Potential als Technologieplatt-
form im Bereich der Miniaturisierung, Automatisierung und Integration von
Analyse- und Manipulationsverfahren an Fliissigkeiten und Mikropartikeln
[1, 2]. Ein wichtiger Anwendungsbereich findet sich im Bereich der Biologie
[3]. Hier sind unter anderem Methoden zur Identifizierung und Sortierung
von Zellen gefragt. Dies wird bisher typischerweise mit Durchflusszytome-
tern bewerkstelligt, indem optische Parameter wie Absorption, Streuung
und Fluoreszenz gemessen werden. Der klassische Aufbau eines Durchfluss-
zytometers erfordert vergleichsweise groffe und teure Komponenten und
ldsst sich dadurch schlecht mit mikrofluidischen Systemen kombinieren
oder gar in diese integrieren. Ein Ansatz, welcher derzeit verfolgt wird, ist
die Ersetzung von leistungsfahigen, aber groflen und teuren Komponenten
durch kleinere und kostengiinstigere Komponenten [4]. Beim Einsatz her-
kémmlicher Bauteile, wie Laserdioden, Photodioden und optischer Linsen
und Filter fiir Durchflusszytometer, kann zwar eine deutliche Reduktion
der Grofle und Kosten erreicht werden. In diesem Fall sind das optische
und das mikrofluidische System jedoch immer noch zwei getrennte Bauein-
heiten [5]. Gerade im Bereich der Vor-Ort-Diagnostik (engl. point-of-care
PoC) sollten die Systeme jedoch einen hohen Integrationsgrad aufweisen,
damit geringe Abmessungen und Kosten erreicht werden kénnen [6].

In dieser Arbeit werden zwei Entwicklungen aufgegriffen. Zum einen ver-
sprechen aktuelle Entwicklungen im Bereich der Drucktechnologien Fort-
schritte in der Herstellung von mikrofluidischen Systemen [7, 8]. Zum
anderen wird im Bereich der gedruckten organischen Elektronik [9, 10]
an der Integration von Lichtquellen [11, 12] und optischen Detektoren
[13-17] in folienbasierte Druckprozesse gearbeitet, welche fiir die notwen-
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dige Sensorik eines integrierten mikrofluidischen Durchflusszytometers
eingesetzt werden konnen.

Um diese Komponenten funktional zu einem Partikeldetektionssystem
zu verbinden, kann der klassische, auf Spiegeln und Linsen basierende
Aufbau, nicht verwendet werden. Stattdessen miissen mit Drucktechnologie
herstellbare Strukturen genutzt werden. Anstatt Linsen zur Fokussierung
eines Laserstrahls einzusetzen, soll eine Leuchtdiode sehr nahe an die
Messzone gebracht und eine gedruckte Apertur zur genauen Beschrankung
der Messzone verwendet werden. Anstatt dichroitischer Filter, die eine
spektrale Trennung der Lichtanteile vornehmen, sollen aus druckbaren
Farbstoffen bestehende Absorptionsfilter verwendet werden.

Um die Machbarkeit zu zeigen, miissen diese neuartigen optischen Sys-
teme aufgebaut und getestet werden. Eine Herausforderung dabei ist,
dass die hier eingesetzten Komponenten des optischen Systems in vieler
Hinsicht schlechtere optische und elektronische Eigenschaften aufweisen.
Deshalb ist anhand der gewonnenen Messdaten eine genaue Analyse der
Systemeigenschaften, sowie von Méglichkeiten zur Optimierung der Par-
tikeldetektionssysteme notwendig.

1.1 Gliederung der Arbeit

Im Grundlagenkapitel werden die Grundlagen zu den Themen der Mi-
krofluidik, Organischen Elektronik, sowie Optik aufgefiihrt.

In Kapitel 3 wird ein Mikrofluidiksystem zur Detektion fluoreszierender
Partikel entwickelt und getestet.

Um ein Verstindnis fiir die statistischen Eigenschaften der Partikeldetekti-
on, insbesondere der Rate von falsch positiven bzw. falsch negativen Detek-
tionen zu entwickeln wird in Kapitel 4 ein statistisches Modell entwickelt
und mit den experimentellen Daten der fluoreszierenden Partikel verglichen.

Ein optimiertes Signalfilter zur Rekonstruktion der einzelnen Pulsformen
aus deformierten oder rdumlich modulierten Signalen wird in Kapitel 5
entwickelt und simulativ mit Methoden aus der Literatur verglichen.
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Fiir die Systemoptimierung wird in Kapitel 6 ein Gesamtmodell fir die
Signalqualitit des Partikeldetektionssystems entwickelt. Mithilfe von an ei-
nem einzelnen Detektionssystem gemessenen Parametern (Dunkelrauschen,
Rauschen mit Hintergrundlicht und Signalstdrke mit einem Referenzparti-
kel) erlaubt dieses Modell eine Vorhersage der Signalqualitiit bei Anderung
von Systemparametern. Damit wird am in Kapitel 3 vorgestellten Messsys-
tem der Einfluss von Aperturlange und Partikelgeschwindigkeit untersucht.

In Kapitel 7 ein zweites Mikrofluidiksystem zur Partikeldetektion tiber
die Extinktion entwickelt und getestet.

Auf die Signalverarbeitung bei organischen Photodioden fiir transiente
Messungen wird in Kapitel 8 eingegangen.






2 Grundlagen

2.1 Mikrofluidische Durchflusszytometer

2.1.1 Durchflusszytometer

In diesem Kapitel wird eine kurze Einfithrung der relevanten Themen
der Durchflusszytometrie gegeben. Detailliertere Ausfithrungen kénnen
der Literatur in [18], [19] und [20] entnommen werden. Die Zytometrie
bezeichnet die Charakterisierung von einzelnen biologische Zellen anhand
ihrer Eigenschaften. Bei der Durchflusszytometrie werden diese Zellen als
Partikel in einem Fluidsystem gefiithrt. Die Charakterisierung kann dabei
anhand elektrischer Parameter wie Impedanz, sowie optischer Parameter
wie Absorption, Streuung und Fluoreszenz erfolgen. Im Folgenden wird
das Augenmerk auf die optischen Parameter gelegt.

Die hierfiir relevanten optischen Bestandteile eines Durchflusszytometers
sind in den Abbildungen 2.1 und 2.2 dargestellt. Ein Laser erzeugt Licht
einer Wellenldnge, die fiir die Anregung von Fluoreszenzfarbstoffen ge-
eignet ist (z.B. 488 nm). Uber ein Linsensystem wird der Laserstrahl auf
den Messbereich fokussiert. Die zu messenden Partikel passierenden die
Messzone und werden dabei seitlich vom Laserlicht angestrahlt.

Das in Vorwartsrichtung propagierende Laserlicht wird dabei vom Partikel
abgeschattet. Dies kann zur Messung der Extinktion genutzt werden.
Ublicherweise wird jedoch leicht seitlich unter einem kleinen Winkel zur
Einfallachse das Streulicht in Vorwértsrichtung (engl. forward scatter
FSC) gemessen. Da die Lichtsignale hier generell stark sind, kann dies
mit einer Photodiode erfolgen. Dieses Lichtsignal wird benutzt, um das
Vorhandensein eines Partikels in der Messzone zu detektieren. Da die
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Abbildung 2.1: Schematische Darstellung eines Durchflusszytometers mit
Partikelsortierung. Zwei Fluidikanschliisse dienen zum Zufiihren des Par-
tikelstromes (1) sowie des Mantelflusses (2). In der koaxialen Fokussie-
rungsstruktur (3) werden die Partikel in das Zentrum des Fluidstromes
fokussiert und passieren in der Kapillare (4) die Messzone. Ein Laserstrahl
(5) trifft in der Messzone auf die Partikel. Licht, welches seitlich (6) bzw.
in Vorwértsrichtung (7) abgelenkt wird dient zur Partikeldetektion. Der
Sortiermechanismus besteht aus elektrisch geladenen Platten (8), die das
Fluid in Tropfchenform (9) seitlich ablenken kénnen, wenn es mit einer
Spannung (10) beaufschlagt wurde. Damit konnen Partikel aufgrund ih-
rer optischen Signale klassifiziert und entsprechend in unterschiedliche
Gruppen (11) sortiert werden.
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Abbildung 2.2: Optische Anordnung des Durchflusszytometers in Abbil-
dung 2.1 mit dem Querschnitt der Kapillaren (4) im Detail dargestellt. Der
zu messende Partikel wird im Zentrum einer Kapillaren durch die Messzo-
ne gefithrt. Ein Laser wird tiber ein Linsensystem (12) auf die Messzone
fokussiert. Vom Partikel abgelenktes Streulicht in Vorwértsrichtung wird
iiber eine Linse parallelisiert und auf einen Detektor (engl. forward scat-
ter FSC) gefithrt. Senkrecht zum einfallenden Laserstrahl wird ebenfalls
vom Partikel abgestrahltes Licht mit einer Linse parallelisiert und {iber
dichroitische Spiegel in mehrere Anteile aufgeteilt. Der erste Spiegel ist
durchléssig fiir Licht der Anregewellenléinge, welches direkt als seitliches
Streulicht (engl. side scatter SSC) detektiert wird. Fluoreszenz langerer
Wellenldnge wird vom ersten Spiegel reflektiert. Mit Hilfe weiterer Spiegel
kann die Fluoreszenz weiter unterteilt werden. Im Diagramm wird dies fiir
zwei Spektralbereiche FL1 und FL2 gezeigt.

Laser

12
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optischen Signale hier verhéaltnisméssig stark sind, kann eine normale
Photodiode als Detektor verwendet werden.

Senkrecht zum einfallenden Laserstrahl wird ebenfalls Streulicht detek-
tiert. Zusétzlich wird hier jedoch auch Fluoreszenz detektiert. Um die
unterschiedlichen Lichtanteile verlustfrei zu trennen wird der parallelisierte
Lichtstrahl durch eine Reihe von dichroitischen Spiegeln gefiihrt. Hierbei
wird abhédngig von der Wellenlidnge ein Teil des Lichtes transmittiert bzw.
reflektiert. Das Streulicht hat die Wellenldnge des Lasers und wird vom
ersten Spiegel transmittiert und als seitliches Streulicht (engl. side scatter
SSC) detektiert. Da das seitliche Streulicht schwéicher als die Vorwértsstreu-
ung ausféllt, werden hier tiblicherweise multiplizierende Photodetektoren
wie beispielsweise Photodioden mit Lawineneffekt eingesetzt.

Von einem Farbstoff emittierte Fluoreszenz hat eine grofere Wellenldnge
als das zur Anregung verwendete Licht und wird dementsprechend vom
ersten Spiegel reflektiert. Weitere dichroitische Spiegel werden dazu ver-
wendet, unterschiedliche Wellenléngenbereiche zu trennen. Dies dient dazu,
beim Einsatz mehrerer Fluoreszenzfarbstoffe diese anhand ihrer Spektren
unterscheiden zu kénnen. Im Beispiel sind zwei Fluoreszenzkanéle FL1
bzw. FL2 dargestellt. Um mehr Kanéle zu erhalten werden entsprechend
in den Lichtstrahl vor dem Detektor FL2 weitere Spiegel mit Detektoren
eingefiigt. Da die Lichtsignale der Fluoreszenz bzw. der seitlichen Streuung
sehr schwach sind, werden hier generell Photodioden mit Lawineneffekt
oder Rohren mit Photoverstarkung als Detektor eingesetzt.

Fiir die Quantisierung der Fluoreszenzmessungen wird die Einheit MESF
(engl. molecules of equivalent soluble fluorochrome) verwendet. Sie be-
schreibt die Intensitéit eines Partikels relativ zu einer Anzahl von gelésten
Fluoreszenzmolekiilen welche dieselbe Intensitét erzeugen wiirden.

In der praktischen Realisierung wird das in Abbildung 2.2 dargestellte Sys-
tem generell um weitere Komponenten wie folgt erweitert. Zusétzliche Blen-
den schrénken den Winkelbereich der Detektoren ein und schirmen gegen
Streulicht innerhalb der Apparatur ab. Durch weitere absorbierende bzw.
reflektierende Farbfilter wird der Wellenlédngenbereich weiter eingeschrénkt.
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Aus den bei der optischen Partikeldetektion gewonnenen Daten kénnen
Riickschliisse auf Eigenschaften der Zellen bzw. sonstiger Partikel gewonnen
werden. Hierzu zdhlen einerseits Grofle und Granularitdt aus Streulicht in
Vorwértsrichtung bzw. seitlicher Richtung. Andererseits konnen einzelne
Zelltypen mit speziell praparierten Fluoreszenzfarbstoffen markiert werden,
wodurch dieser Zelltyp direkt identifiziert werden kann. Ein Beispiel hierfiir
sind an Antikorper gekoppelte Farbstoffe, die sich dann am entsprechenden
Zelltyp mit passender Oberfliche ansammeln. Aus den Daten koénnen
Schlussfolgerungen fiir die Diagnose von Krankheiten z.B. ein Mangel
an T-Zellen getroffen werden.

Der Preis fiir ein Durchflusszytometer bewegt sich im Bereich von 30000 $
bis 100000 $ [2], was zwar fiir medizinische Labore und Forschungseinrich-
tungen keine grofle Einschrankung darstellt, jedoch die weitere Verbreitung
in neue Anwendungsgebiete stark behindert. Dies motiviert die Foschung
an giinstigeren Systemen fiir spezielle Detektionsanwendungen, welche die
volle Leistungsfahigkeit etablierter Systeme nicht erfordern.

2.1.2 Mikrofluidische Systeme

Unter Mikrofluidik versteht man die Forschung an und Entwicklung von
Systemen mit Kanaldurchmessern im Bereich 10 — 100 pm, die kleine Fluid-
mengen (10718 bis 1077 Liter) analysieren bzw. verarbeiten kénnen [1].

Begonnen hat die Entwicklung der Mikrofluidik in den 1970er Jahren mit
Gaschromatographen [21] und der Injket-Technologie [22, 23]. Wahrend
diese Technologien auf den Materialien Silizium und Glas aufbauen, geht
die neuere Entwicklung in Richtung Kunststoffmaterialien [1]. Insbesondere
im Forschungsbereich ist Polydimethylsiloxan (PDMS) weit verbreitet, da
es exzellente optische Eigenschaften aufweist, biokompatibel ist und sich
mittels Raid-Prototyping Chipdesigns schnell im Labor umsetzen lasst [24].

Die Vorziige der Mikrofluidik sind ihre kompakte Bauform und die Méglich-
keit zusétzliche Komponenten wie Ventile, Fliissigkeitsmischer, Pumpen
und viele andere fluidische Bauteile auf engem Bauraum zu integrieren [2].
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Der direkte Ansatz, aus mikrofluidischen Systemen ein Durchflusszytometer
zu bauen, ist, ein Kanalstiick auf dem mikrofluidischen Chip optisch
zugénglich zu machen und in ein klassisches Durchflusszytometer anstelle
des herkdmmlichen makroskopischen Fluidiksystems zu integrieren [25,
26]. Das so entstandene System erhélt die Vorziige der Mikrofluidik und
kombiniert diese mit der hohen Leistungsfahigkeit des klassischen optischen
Durchflusszytometers. Mit diesem Ansatz konnen jedoch weder die hohen
Kosten gesenkt werden, noch kann damit ein kompaktes, fiir den portablen
Einsatz geeignetes Gerét hergestellt werden. Auch kénnen komplexere
Anordnungen mit mehreren tiber den Chip verteilten Detektionszonen mit
diesem Ansatz nur mit groflem Aufwand realisiert werden.

Um hierfiir Abhilfe zu schaffen wurden Ansitze entwickelt um die optischen
Komponenten besser in das System zu integrieren. Um die Fokussierung
des Linsensystems zu umgehen werden Lichtleiterfasern [27, 28] in den
Mikrofluidikchip eingebracht oder Wellenleiter direkt bei der Herstellung
des Mikrofluidikchips mittels hoherbrechender Materialien integriert [29].
Mittels integrierter Linsen [30] und Aperturen [31, 32] wird die Effizienz
der Lichteinkopplung in die Detektionszone und die Auskopplung aus
der Detektionszone erh6ht und Streulicht reduziert. Durch diese Ansétze
konnen mit klassischen Durchflusszytometern vergleichbare Empfindlich-
keiten erreicht werden [33]. Zwar wird hierdurch die optische Ankopplung
des Detektionssystems an das mikrofluidische System vereinfacht, jedoch
bleiben die restlichen Komponenten des Detektionssystems unverdndert.

Um eine wesentliche Kostenreduktion zu erreichen muss sowohl bei der
Herstellung des Mikrofluidikchips als auch bei der Auslegung des optischen
Systems ein neuer Ansatz gewahlt werden. Ein méglicher Ansatz ist hierfiir
die Rolle-zu-Rolle-Prozessierung wie sie in der Drucktechnologie verwendet
wird [8]. Hierbei werden die mikrofluidischen Strukturen durch Abformen in
Foliensubstrate eingepragt. Der Kanal wird mit einer zusétzlichen Deckfolie
gebildet. Mittels weiterer in der Drucktechnologie verbreiteten Methoden ist
es denkbar, dass optische Filter, Aperturen, organische Leuchtdioden [34],
sowie organische Photodioden [16, 35] auf demselben Substrat integriert
werden und somit ein komplettes Durchflusszytometer gebildet wird. Die
Auslegung des optischen Systems muss entsprechend angepasst werden,
damit sie mit dieser Herstellungsmethode kompatibel wird.



2.2 Photodioden 11

Der Vorteil dieser Herstellungsmethode ist, dass sich mikrofluidische Sys-
teme wie Durchflusszytometer, aber auch andere Detektionssysteme, die
auf Absorption, Streuung oder Fluoreszenz von Partikeln oder partikel-
dhnlichen Objekten basieren, in Zukunft sehr billig herstellen lassen. Dies
ist insbesondere in der Medizin von Vorteil, da solche Chips nach Ge-
brauch nicht aufwindig gereinigt werden miissen, sondern einfach entsorgt
werden kénnen. Bei chemischen Untersuchungen ist der Wegfall von Reini-
gungsschritten ebenfalls erwiinscht, da sich so keine stérenden Riickstédnde
bilden kénnen. Durch eine Parallelschaltung vieler kleiner mikrofluidischer
Detektionssysteme kann zudem der Durchsatz von Analysesystemen in
der Medizin bzw. Materialforschung deutlich erhéht werden.

2.2 Photodioden

Photodioden bestehen aus Halbleitermaterialien, die einen Teil der Photo-
nen des einfallenden Lichtes in positiv bzw. negativ geladene Ladungstra-
gerpaare wandeln kénnen und diese dann iiber die Anode bzw. Kathode
extrahieren. Der bei der Ladungstrigerbewegung erzeugte Strom wird
fir die Lichtmessungen iiber die Elektroden abgefiihrt und kann durch
Transimpedanzverstirker in Spannungssignale umgewandelt werden.

Die Ladungstriger werden maflgeblich durch das im Bauteil vorhandene
elektrische Feld zu den entsprechenden Elektroden transportiert. Dies
ist in Abbildung 2.3 fiir zwei in dieser Arbeit verwendete Photodioden-
architekturen dargestellt.

2.2.1 PIN-Photodioden

Aus Silizium oder anderen kristallinen Halbleitern hergestellte Photodioden
gehoren zu den Standardbauteilen fiir die Detektion von optischen Signalen.

In Abbildung 2.3a wird das Energie-Banddiagramm einer PIN-Diode dar-
gestellt. Sie unterscheidet sich von PN-Dioden durch den zusétzlichen int-
rinsischen Bereich. Die stark dotierten p- bzw. n-dotierten Bereiche weisen
eine hohe Leitfahigkeit auf. Beim direkten Kontakt von P- und N-Bereich
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(a) PIN-Photodiode (b) BHJ-Photodiode

Abbildung 2.3: Schematische Energie-Banddiagramme iiber den Ort a)
einer PIN-Diode und b) einer Bulk-Hetero-Junction (BHJ) im Gleichge-
wichtszustand ohne angelegte Spannung. Die Anode bzw. Kathode wird im
Fall der PIN-Diode am p-dotierten bzw. n-dotierten Bereich angeschlossen.
Im Fall der BHJ wird die Anode bzw. Kathode von einem Metall mit
hoher bzw. niedriger Austrittsarbeit im Kontakt zum Bulk gebildet. Durch
die unterschiedliche Dotierung entsteht bei der PIN-Diode an den PI-
und IN-Ubergéingen eine Raumladungszone, die ein elektrisches Feld im
I-Bereich aufbaut. Im Fall der BHJ wird das elektrische Feld von der un-
terschiedlichen Kontaktpotentialen erzeugt. In der PIN-Diode aus Silizium
sind von Photonen erzeugte gebundene Ladungstragerpaare nur schwach
gebunden und konnen direkt getrennt und zu den jeweiligen Elektroden
abtransportiert werden. Im Fall der BHJ sind die von Photonen erzeugten
Ladungstriagerpaare stark gebunden. Hier wird vom Absorbermaterial das
Elektron an den auf tieferem Niveau liegende Elektronenleiter abgegeben.
Danach findet der Abtransport der Ladungstrager zu den Elektroden in
den beiden Materialien getrennt statt.
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bildet sich nur ein diinner Bereich mit geringer Ladungstrégerkonzentrati-
on und daher geringer elektrischer Leitfahigkeit aus. Die Kapazitéit einer
Diode wird vom Abstand der beiden hochleitfadhigen Bereiche bestimmt.
Hier hat der intrinsische Bereich der PIN-Diode den Vorteil, dass er diese
Zone stark vergroflert und damit die Bauteilkapazitit verringert. Zudem
konnen Ladungstréger, welche innerhalb der dotierten Bereiche absorbiert
werden nur schlecht getrennt werden. Dieser Anteil wird durch die grofie
intrinsische Zone verringert, was die Quanteneffizienz erhoht.

2.2.2 Organische Photodioden

Durch die Entwicklung elektrisch leitfahiger organischer Materialien [36]
wurde eine fiir den Bau von Photodioden geeignete Materialklasse erschaf-
fen, die sich in ihrer Handhabung deutlich von kristallinen Halbleitern
unterschiedet. Hierzu gehéren unter anderem konjugierte Polymere [36]
und Fullerene [37] sowie deren Derivate. Von grofiem Interesse ist die An-
wendung von organischen Materialien als aktives Material zur Wandlung
von Strom in Licht in organischen Leuchtdioden [38] und umgekehrt zur
Wandlung von Licht in Strom in Solarzellen [39]. Photodioden kénnen hier-
bei als kleinflachige Solarzellen angesehen werden. Organische Materialien
zeichnen sich dadurch aus, dass sie durch Hinzufiigung von chemischen
Gruppen eine Loslichkeit erhalten und somit eine Fliissigprozessierung
ermoglicht wird. Dies macht sie fiir Herstellungsverfahren aus der Fliissig-
phase wie Spin-Coating, Rakeln, aber auch fiir Druckverfahren geeignet.
Insbesondere die Herstellung von organischen Photodioden im Rolle-zu-
Rolle-Prozess [10, 16, 34, 35] oder mittels Inkjet-Verfahren [14] ist hier
interessant, da sich damit kostengilinstig grofflichige bzw. kleinflachige
organische Photodioden herstellen lassen.

Der in Abbildung 2.3a fiir anorganische kristalline Halbleiter verwendete
Aufbau einer Photodiode mit p- und n-Dotierung kann in organischen
Halbleitern in dieser Form nicht bzw. nur schwer umgesetzt werden. Statt-
dessen wird das interne Feld tiber unterschiedliche Elektrodenmaterialien
eingestellt. Das zugehorige Banddiagramm wird in Abbildung 2.3b darge-
stellt und im folgenden nédher beschrieben. Bei organischen Halbleitern tritt
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zusétzlich das Problem auf, dass von Photonen erzeugte Ladungstriger-
paare stark gebunden sind [40]. Das bedeutet, dass sie nicht effizient durch
thermische Anregung getrennt werden kénnen. Um hierfiir Abhilfe zu schaf-
fen werden zwei Halbleitermaterialien miteinander vermischt und bilden
den sogenannten Bulk. Dieses Gemisch besteht aus einem Absorbermateri-
al (durchgezogene Kurve in Abbildung 2.3b) und einem Elektronenleiter
(gepunktete Kurve in Abbildung 2.3b). Ein im Absorbermaterial erzeug-
tes Ladungstriagerpaar kann sich nun auftrennen, indem das Elektron
auf den Elektronenleiter iibergeht. Damit dies effizient gelingt, muss das
Energieniveau des niedersten normalerweise unbesetzten Zustands (engl.
lowest unoccupied molecular orbit, LUMO) im Elektronenleiter deutlich
niedriger liegen als im Absorbermaterial. Umgekehrt soll die Lochleitung
im hochsten normalerweise besetzten Zustand (engl. highest occupied mo-
lecular orbit, HOMO) des Absorbermaterials erfolgen. Dafiir muss das
HOMO des Elektronenleiters entsprechend unterhalb des HOMO des Ab-
sorbermaterials liegen. Der Abstand von HOMO zu LUMO bestimmt
die Bandliicke und definiert damit die langste Absorptionswellenléinge.
Einmal getrennte Ladungstrager verbleiben also auf den entsprechenden
Materialien — das Elektron auf einem LUMO des Elektronenleiters und
das Loch auf einem HOMO des Absorbers — und werden vom elektri-
schen Feld zu den Elektroden transportiert. An den Elektroden kénnen die
Ladungstrager auf das energetisch jeweils glinstigere Elektrodenmaterial
iibergehen. Die Elektrodenmaterialien spielen eine entscheidende Rolle.
Sie miissen unterschiedliche Austrittsarbeiten aufweisen damit sich im
dazwischen befindlichen Halbleiter ein elektrisches Feld aufbaut. Dabei
stellt das Material mit hoher Austrittsarbeit die Anode und das Material
mit niedrigerer Austrittsarbeit die Kathode dar.

2.2.3 KenngrofB3en

Zwei wichtige Kenngroflen von Photodioden sind die Spektrale Emp-
findlichkeit und die Quanteneffizienz. Die spektrale Empfindlichkeit R
definiert sich zu

dlpn

ROV = g5ty (2.1)
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Sie gibt fiir eine Wellenléinge A die Anderung des Photostromes I, bei einer
Anderung der bei dieser Wellenliinge eingestrahlten optischen Leistung
Pypt an. Davon leitet sich die externe Quanteffizienz

h
EQE(\) = R()) — (2.2)
Aq
mit dem Planckschen Wirkungsquantum h, der Lichtgeschwindigkeit ¢ und
der Elementarladung q ab. Sie gibt an wie viele Elektronen-Loch-Paare

pro eingestrahltem Photon der Wellenlange \ erzeugt werden.

Fiir organische Solarzellen stellt die hohe Bindungsenergie der Ladungs-
trigerpaare ein Problem dar, da beim Ubergang des Elektrons vom Ab-
sorbermaterial auf den Elektronenleiter Energie verloren geht, die nicht
fiir die Wandlung von optischer in elektrische Leistung genutzt werden
kann. Bei Photodioden hingegen wird nur der erzeugte Strom gemessen,
also ist alleine die externe Quanteneffizienz im relevanten Wellenldngen-
bereich von Bedeutung.

2.3 Signalverarbeitung

Die Signalverarbeitung in dieser Arbeit umfasst die analoge und digitale
Vorverarbeitung von Messsignalen, um ein fiir die Partikeldetektion ge-
eignetes Signal zu erhalten. Hierfiir werden zuerst die mathematischen
Grundlagen eingefiihrt, auf die Signalfilterung eingegangen und relevante
physikalische Rauschquellen beschrieben.

2.3.1 Mathematische Grundlagen
2.3.1.1 Zufallsvariable
Messgrofien wie beispielsweise der iiber einen Widerstand fliessende Strom

haben sowohl einen bekannten, zeitlich invarianten Anteil, als auch einen
zufilligen Anteil, welcher zeitlich variiert. Verschiedene Messungen weisen
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also eine gewisse Variation auf. Um diese Variation zu beschreiben werden
Zufallsvariable verwendet.

Eine Zufallsvariable X, die unterschiedliche Werte annehmen kann, wird
iber die zugehorigen Verteilungsfunktion

Fx(x)=P(X <x)

charakterisiert. Fx () gibt die Wahrscheinlichkeit an, dass X den Wert
x nicht iiberschreitet. Fiir den Wertebereich der Verteilungsfunktion gilt
0 < Fx(z) <1 und lim F(z) = 1.

r—0o0

Die Verteilungsfunktion ist das Integral iiber die Wahrscheinlichkeits-
dichte fx (). Es gilt

&wz/ﬁ@@

Die Wahrscheinlichkeitsdichte fx () nimmt keine negativen Werte an.
Dadurch wird Fx (z) monoton nicht fallend.

Die komplementére Verteilungsfunktion (engl. complementary cumulative
density function, CCDF) entspricht der Wahrscheinlichkeit, dass X den
Wert z iberschreitet, berechnet sich folglich zu P (X > z) = 1 — Fx ().

Bei zeitlich stationdren Prozessen bleiben die Eigenschaften der Zufalls-
variablen zeitlich konstant.

2.3.1.2 Erwartungswert
Der Erwartungswert E{X} einer Zufallsvariablen X entspricht dem ersten
Moment ihrer Wahrscheinlichkeitsdichte fx (z). Es gilt

+oo

E{X} = / zfx (z) de. (2.3)

— 00
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Bei ergodischen Prozessen stimmt der Erwartungswert E {X} mit dem
zeitlichen Mittelwert pux tiberein. Der zeitliche Mittelwert yu; fiir ein Strom-
signal i (t) kann fiir den Zeitraum a bis b mit

abgeschétzt werden. Fiir einen unendlichen Zeitraum verschwindet der
Schatzfehler.

2.3.1.3 Standardabweichung

Die Standardabweichung ox einer Zufallsvariablen X gibt die Streuung
einer Zufallsvariablen an. Sie entspricht der Wurzel der Varianz und be-

rechnet sich zu
ox = \/E{|X - E{X}|2}.

Bei ergodischen Prozessen entspricht die Standardabweichung dem RMS-
Wert (engl. root mean square). Dieser kann fiir ein Stromsignal i (¢) fur
den Zeitraum a bis b mit

b

[0 -

a

2
¢

abgeschétzt werden. Fiir einen unendlichen Zeitraum verschwindet der
Schéatzfehler.

2.3.1.4 Poissonverteilung

Die nach Siméon Denis Poisson benannte Poissonverteilung kann als Wahr-
scheinlichkeitsverteilung zur Beschreibung von diskreten Prozessen mit
unabhéngigen Ereignissen verwendet werden. Ein Beispiel ist die Anzahl
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der in einem Zeitintervall auf einem Photodetektor ankommenden Pho-
tonen bei konstanter mittlerer Bestrahlungsstéarke.

Die Poissonverteilung wird iiber den Parameter A bestimmt, der die mitt-
lere Anzahl von Ereignissen im betrachteten Experiment beschreibt. Fiir
die Wahrscheinlichkeit, dass im betrachteten Zufallsexperiment k Ereig-
nisse stattfinden, gilt

AR

PA(k):ﬁe

(2.4)
Wichtige Parameter der Poissonverteilung sind der Erwartungswert
E{P,} =), (2.5)

sowie die Standardabweichung

\/E{PA—E{P)\}Z} =V (2.6)

Bei der Poissonverteilung entspricht die Standardabweichung also der
Wurzel des Erwartungswertes. Damit sind ihre Eigenschaften iiber einen
einzigen Parameter festgelegt. Die Addition zweier stochastisch unab-
héngiger Poissonverteilungen Py, und Py, ergibt ebenfalls eine Poisson-
verteilung mit Py, 4x,.

Fiir grofle Werte von A néhert sich die Form der Poissonverteilung der im
Folgenden beschriebenen Normalverteilung mit den Parametern finormal =
A und Opopmal = VA an.

2.3.1.5 Normalverteilung

Werden viele unabhéngige Zufallsvariable aufaddiert (z.B. Poisson-Ver-
teilungen, Normalverteilungen oder Gleichverteilungen), ndhert sich die
Verteilungsfunktion der Summe einer Normalverteilung an. Deshalb nimmt
bei elektronischen Signalen mit vielen Storprozessen die Verteilungsfunk-
tion des Rauschens von Stromen bzw. Spannungen iiblicherweise eine
Normalverteilung an.
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Die Wahrscheinlichkeitsdichte der Normalverteilung mit der Varianz
aﬁormal und dem Mittelwert pinormar hat die Form einer Gauf-Glocke

und ist gegeben durch

( ) 1 _ % (M) 2
D 1 () = ————e normal
o Onormal V 2m

Die Verteilungsfunktion der Normalverteilung kann nicht elementar dar-
gestellt werden. Deshalb wird auf die Standardnormalverteilung ® zu-
rickgegriffen und es gilt

(2.7)

Pnormal (I) — & (I - Nnormal) ) (28)

Onormal

Diese Standardnormalverteilung selbst kann iiber die tabellierte bzw. nu-
merisch implementierte Fehlerfunktion erf (x) [41] berechnet werden:

o (z) = % + %erf <5§) . (2.9)

2.3.1.6 Fouriertransformation

Die Fouriertransformierte eines Zeitsignals S (f) = Z {s(t)} ist gege-
ben durch
+oo
S(f) = / s (t)e 2™t qt, (2.10)

—00

S (f) ist im allgemeinen komplexwertig. Ist s (t) reell, dann gilt S (f) =
S*(—f), also ist |S (f)| gerade. Ist s (t) reell und gerade, dann ist S (f)
ebenfalls reell und gerade.

Eine Faltung wird im Frequenzbereich zur Multiplikation

FA{sxu) ()} =5()-U(f). (2.11)

Eine Verschiebung im Zeitbereich fithrt zu einer Phasendrehung im Fre-
quenzbereich

F{s(t—x)} =S (f) e /e, (2.12)
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Eine Streckung im Zeitbereich fiihrt zu einer Stauchung im Frequenzbereich

F{s(ct)} = %5 (f) . (2.13)

C

Die Energie im Zeitbereich entspricht der Energie im Frequenzbereich

+o0 +o0
[1swirae= [ is@rar (214

2.3.1.7 Leistungsdichtespektrum

Das Leistungsdichtespektrum (engl. power spectral density, PSD) ®gs (f)
im Frequenzbereich eines reellwertigen Signals oder Zufallsprozesses s (t)
im Zeitbereich entspricht der Fouriertransformierten der zugehorigen Au-
tokorrelationsfunktion ¢gs (7) = E{s(t)s (t — 7)}. Damit gilt

Oss (f) = F {¢ss (1)} -

Fiir Rauschsignale (z.B. weifles Rauschen mit konstanter Leistungsdichte
bzw. gefiltertes weifles Rauschen) kann sie analytisch angegeben oder aus
Messungen naherungsweise ermittelt werden. Bei der ndherungsweisen
Schétzung eines Leistungsdichtespektrums aus einem gemessenen Signal
werden viele gleichlange Zeitabschnitte des Messsignals in den Frequenzbe-
reich transformiert und fir jede Frequenz wird der Mittelwert gebildet.

Die in dieser Arbeit diskutierten Nutzsignale bestehen aus einer Reihe
von Pulsen. Fiir sie ist folgende Betrachtung wichtig, um das Leistungs-
dichtespektrum zu bestimmen. Ein Einzelimpuls mit der Pulsform hp (t)
hat eine gewisse Energie im Zeitbereich bzw. nach Gleichung 2.14 auch
im Frequenzbereich. Die mittlere Leistung eines einzelnen Pulses iiber
einen unendlich groflen Zeitraum verschwindet jedoch. Ein Prozess, der
zu zufillig verteilten Zeitpunkten mit der Amplitude ap skalierte Pulse
erzeugt, erzeugt ein kontinuierliches Zeitsignal

sp (t) = Zaphp (t—tx) .
k
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Da nun eine gewisse Dichte von Pulsen vorherrscht, kann fiir das Zeitsignal
die mittlere Leistung E {\SP (t)|2} angegeben werden. Diese Leistung

skaliert linear mit der mittleren Pulsrate rp.

Die Autokorrelationsfunktion des Signals wird hier von der Form der
Einzelpulse hp bestimmt. Das Leistungsdichtespektrum besteht also aus
dem Produkt von Pulsrate und spektraler Energiedichte

Bspsp (f) = reap [Hp (f)]” (2.15)

wobei Hp (f) = # {hp (t)} die Fourier-Transformierte der Einzelpulse ist.
Die Bildung der Autokorrelationsfunktion spiegelt sich im Betragsquadrat
in Gleichung 2.15 wider. Die Zeitverschiebung der Einzelpulse um ¢, wird
im Frequenzbereich nach Gleichung 2.12 als ein Phasenfaktor hinzumulti-
pliziert. Dieser ldsst den den Betrag des transformierten Signals jedoch
unverdndert. Fiir die Berechnung der spektralen Leistungsdichte ist der
Betrag ausschlaggebend. Deshalb skaliert das Leistungsdichtespektrum
auch im Frequenzbereich linear mit der mittleren Pulsrate rp.

2.3.2 Signalfilterung

In dieser Arbeit werden zeitdiskrete Signale im Zeitbereich gefiltert. Hier-
fiir werden sowohl lineare Filter mit endlicher Impulsantwort (engl. finite
impulse response filter, FIR-Filter) verwendet, als auch nichtlineare Filter
wie das Medianfilter. Fiir die FIR-Filter wird die Impulsantwort entweder
anhand einer analytischen Funktion vorgegeben oder iiber die Minimie-
rung des mittleren quadratischen Fehlers (engl. minimum mean square
error, MMSE) berechnet.

2.3.2.1 FIR-Filter

Bei der linearen Filterung wird ein Signal s(¢) mit der Impulsantwort
des Filters h(t) gefaltet

sp(t) = (s % h) (1)
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Fiir zeitdiskrete Signale ldsst sich diese Faltung durch eine Summe aus-
driicken. Der gefilterte Signalwert spir ; zum Zeitpunkt ¢ ergibt sich
danach aus der Summe der zeitlich verschobenen Signalwerten s, = s (¢,,)
gewichtet mit der zeitlich diskretisierten Filterfunktion h; als

SFIR,k = Z hisg—q. (2.16)
7

Die Summe in Gleichung 2.16 erstreckt sich theoretisch iiber einen unbe-
schrinkten Zeitbereich. Eine Auswertung muss jedoch nur fiir Werte [, bei
denen h; ungleich Null ist, durchgefithrt werden. Bei einem FIR-Filter sind
entsprechend nur endlich viele Werte ungleich 0 vorhanden. Mit Indizes
[ > 0 werden Signalwerte aus der Vergangenheit, bei [ = 0 der aktuelle
Signalwert und bei [ < 0 zukiinftige Signalwerte angesprochen.

In Echtzeitsystemen konnen nur kausale FIR-Filter realisiert werden, die
keine zukunftigen Signalwerte erfordern. Deshalb wird fiir eine nichtkausale
Filterimpulsantwort eine zusétzliche Zeitverzogerung eingefiihrt, sodass
die Impulsantwort des FIR-Filters soweit verschoben wird, dass h; = 0
fiir [ < 0 gilt. Das gefilterte Signal steht dann entsprechend nur mit die-
ser Zeitverzogerung zu Verfiigung. Im Fall von aufgenommenen Signalen
stehen ausgehend vom betrachteten Referenzzeitpunkt auch zukiinftige
Werte zu Verfiigung, sodass hier der Zeitversatz beriicksichtigt werden
kann. Damit kénnen prinzipiell auch zeitlich begrenzte nichtkausale Fil-
terimpulsantworten mit FIR-Filtern abgebildet werden.

Die Eigenschaften eines FIR-Filters werden somit von der Impulsantwort
h; bestimmt. Wenn beispielsweise h; nur fiir [ = 0 den Wert 1 annimmt
und sonst Null ist, entspricht das gefilterte Signal dem originalen Signal.

2.3.2.2 Mittelwertfilter

Beim Mittelwertfilter (engl. moving average) wird jeweils der Mittelwert
iiber einen Signalblock gebildet. Die Impulsantwort des Mittelwertfilters
hat die Form einer Rechteckfunktion.
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Die entsprechende Impulsantwort ist

hml:

’

L wenn 0<I<N
0  sonst.

Die Zeitverzogerung betriagt hier (N — 1) /2 Abtastwerte.

2.3.2.3 Hann-Funktion

Die Hann-Funktion [42] wird als Alternative zum Mittelwertfilter eingesetzt.
Sie hat die Form eines angehobenen und abgeschnittenen Kosinus. Im
kontinuierlichen Zeitbereich gilt

14+lcos(mt) wenmn —1<t<l1

hHann (t) = { (2.17)

0 sonst.

Im diskreten Zeitbereich gilt fiir die auf das Maximum von 1 normierte
Hann-Funktion

j_N-1

%+%cos(27r72) wenn 0<I<N-1

N—-1

hHann,l,l = (218)

0 sonst.

Die Zeitverzogerung betragt hier (N — 1) /2 Abtastwerte. Fir die Signal-
filterung werden die Filterkoeffizienten so normiert, dass ihre Summe 1
ergibt, also gilt fir die Impulsantwort

hHann = hHann,l,l )
) Z k hHann,l,k

Eine mogliche Anwendung von Hann-Funktion und Rechteckfunktion ist
die Verwendung als Tiefpassfilter. Der Vorteil der Hann-Funktion als
Impulsantwort gegeniiber der Rechteckfunktion als Impulsantwort ist eine
bessere Unterdriickung hoher Frequenzanteile bei der Filterung.
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Sh > hE MMSE
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Si > hg n hE MMSE
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+

(b)

Abbildung 2.4: In a) allgemeines MMSE-Filter mit verrauschtem und
verzerrten Eingangssignal s, und gewiinschtem rauschfreien Signal s;. Das
Schéatzsignal syivsg entsteht durch Filterung von s, mit hg. Die Differenz
zwischen s; und syvisg ergibt den Schétzfehler e. Die Form von hg wird so
gewéihlt, dass der mittlere Schétzfehler minimiert wird. In b) eine in dieser
Arbeit verwendete spezielle Realisierung. Hier ergibt sich das verzerrte und
verrauschte Signal s, aus dem idealen Signal durch Filterung mit einer
Systemfunktion h, und additivem Rauschen n.
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2.3.2.4 MMSE-Filter

Signalfilterung wird héufig eingesetzt, um die Pulsform eines Signals zu
verandern und gleichzeitig im System auftretendes additives Rauschen
zu unterdriicken. Wird nur die Pulsform an eine idealerweise gewiinschte
Pulsform angepasst, so kann das Problem auftreten, dass im gefilterten
Signal eine sehr hohe Rauschleistung auftritt. Wird nur das Rauschen
unterdriickt, dann kann die resultierende Pulsform von der gewiinschten
Pulsform stark abweichen. Beide Ziele konnen jedoch mit der Minimierung
des quadratischen Fehlers zusammengefasst werden. Der allgemeine Fall
wird in Abbildung 2.4a dargestellt. Ein verzerrtes und gestortes Signal s,
wird durch ein Filter mit der Impulsantwort hg gefiltert und resultiert in
sMMSE- Dieses Resultat wird mit einem gewiinschten Signal s; verglichen.
Die Differenz der beiden Signale ergibt den Fehler e. Die Wahl des Filters
hg erfolgt derart, dass der Erwartungswert des quadratischen Fehlers e?
minimiert wird. Fiir zeitlich stationdre Prozesse wurde die Losung von
Norbert Wiener publiziert [43].

Fiir die Minimierung des quadratischen Fehlers muss der Zusammenhang
zwischen s; und s, bekannt sein. Eine Moglichkeit dies zu definieren ist in
Abbildung 2.4b dargestellt. Hier wird das gewtinschte Signals s; durch eine
gegebene Systemfunktion hy verzerrt und durch ein additives Rauschen
n iiberlagert. Damit ergibt sich

sn (t) = (si*x hg) (t) +n ().

Das zugehorige Filter kann im Frequenzbereich berechnet werden [44]
und es ergibt sich

- (I)SiSi (f)Hg (f)

g5, (f) - [Hg (f)]” + Prw ()
mit dem Leistungsdichtespektrum des Eingangssignals ®gg, (f), dem Leis-
tungsdichtespektrum des Rauschens @y (f) und der Fouriertransformier-

ten der Systemfunktion Hy (f) = .# {hg (t)}. Fiir die Filterung wird Hg, (f)
wieder in den Zeitbereich zuriicktransformiert, um hg (t) zu erhalten.

Hg (f) (2.19)
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2.3.2.5 Medianfilter

Ein Medianfilter betrachtet einen Signalabschnitt der Lange N. Dabei
werden zum Zeitpunkt ¢; die Signalwerte s (tk_(N_l)/2) bis s (t,H_(N_l)/Q)
anhand ihrer Werte sortiert. Der Wert in der Mitte der sortierten Liste an
der Stelle (N +1)/2 ist der Median fiir den Zeitpunkt ¢;. Fiir die Signalfilte-
rung muss entsprechend fiir jeden Abtastwert erneut der Median ermittelt
werden und es miissen entsprechend viele zukiinftige Abtastwerte verfiighar
sein, was eine Zeitverzogerung von (N +1)/2 Abtastwerten nach sich zieht.

Der so ermittelte Median entspricht ndherungsweise dem Mittelwert iiber
denselben Zeitraum. Voraussetzung hierfiir ist eine symmetrische Wahr-
scheinlichkeitsverteilung, wie es bei der fiir die Storung erwarteten Normal-
verteilung der Fall ist. Ein Medianfilter kann also dann einen Mittelwert-
filter ersetzen. Vorteil des Medianfilters gegeniiber dem Mittelwertfilter
ist, dass durch Storungen verursachte Extremwerte keinen wesentlichen
Einfluss auf das Ergebnis haben solange mindestens 50 % der Signalwerte
keine extremen Storungen aufweisen.

2.3.2.6 Signal-zu-Rausch-Verhiltnis

Das bei der Beurteilung der Signalqualitét tiblicherweise benutzte Signal-
zu-Rausch-Verhéltnis (engl. signal-to-noise ratio, SNR) bezieht sich auf
das Verhéltnis der mittleren Signalleistung des Nutzsignals Ufignal zur
mittleren Rauschleistung o2

noise

U?i nal
SNR = —Senal (2.20)

2
O hoise

In Dezibel ausgedriickt ergibt sich

noise

02-
SNRgg = 10 - logy, (s;g“l> : (2.21)
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2.3.2.7 PSNR

Das SNR ist fiir die Beurteilung von gestorten Leistungssignalen niitzlich.
Wenn die Signalqualitét fiir einzelne Signalpulse betrachtet werden soll,
entsteht ein Problem. Einem Pulszug kann nach Gleichung 2.15 zwar
eine mittlere Leistung zugeordnet werden jedoch héngt das SNR dann
von der mittleren Pulsrate ab - es liefert also keine Auskunft iiber die
Signalqualitét fir einzelne Pulse. Ein alternatives Maf stellt das quadrierte
Verhéltnis aus der mittleren Hohe einer Signalspitze pipeak zur von Rauschen
verursachten Standardabweichung oyeise des Signals (engl. peak signal-to-
noise ratio, PSNR) dar [45, 46]

12
PSNR = —beak (2.22)
O hoise
bzw. in Dezibel
112
PSNRgp = 10 - log;, ( geak> : (2.23)

Fir Verfahren, die den Spitzenwert eines Pulses auslesen, stellt das PSNR
damit ein sinnvolles Maf§ dar, um die Signalqualitit zu beurteilen.

2.3.2.8 Variationskoeffizient

Der Variationskoeffizient (engl. coefficient of variation, CV) beschreibt die
Standardabweichung o, der Verteilung von Messwerten im Verhéltnis
zum Mittelwert fi,.

cv=m (2.24)
Hm
Prinzipiell stellt der CV den Kehrwert der Wurzel des PSNR, dar. Der
Unterschied ist, dass sich das PSNR auf kontinuierliche Signale bezieht,
der CV jedoch auf diskrete Messwerte. Je nach Art der Extraktion von
diskreten Messwerten aus einem kontinuierlichen Signal kann der CV
jedoch vom Kehrwert der Wurzel des PSNR abweichen.
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Die Verwendung des Variationskoeffizienten anstelle des PSNR ist insbe-
sondere dann sinnvoll, wenn der eigentlich zu messende Parameter selbst
eine Streuung aufweist. Diese spiegelt sich zwar nicht im vom Rauschen
verursachten Hintergrundsignal wider, welches in das PSNR eingeht, fithrt
jedoch zu einer Erhohung der Messwertstreuung oy,.

2.3.3 Fehlerklassen

Tabelle 2.1: Fehlerklassifikation der Partikeldetektion
Partikel vorhanden | Partikel nicht vorh.
Partikel erkannt korrekt falsch positiv
Partikel nicht erk. falsch negativ korrekt

Bei der Auslegung und Parameterisierung eines Partikeldetektionssystems
besteht prinzipiell die Problematik, dass einerseits alle Partikel erkannt
werden sollen. Andererseits jedoch soll nur dann eine Erkennung stattfinden
wenn auch ein Partikel vorhanden ist. Daraus ergibt sich das in Tabelle
2.1 dargestellte Schema von korrekten Partikelerkennungen bzw. Fehlern.

Es ist offensichtlich, dass in einem System, das versucht in einem von
Rauschen gestorten Signal moglichst viele Partikel korrekt zu erkennen,
zwar die Rate von falsch negativen Erkennungen gering ist, aber umgekehrt
die Rate von falsch positiven Erkennungen steigt. Umgekehrt sinkt die
Rate von falsch positiven Erkennung wenn die Ansprechschwelle erhéht
wird, jedoch steigt damit die Rate von falsch negativen Erkennungen. Die
Folge ist eine geringere Trefferrate von korrekt erkannten Partikeln.

Bei der Diskussion der Fehlerraten werden die Variablen rpp fiir die Rate
der falsch positiven Erkennungen bzw. rpy fiir die Rate der falsch negativen
Erkennungen verwendet. Die Rate der korrekten Erkennungen rxp ergibt
sich somit wenn von der Partikelrate rp die Rate der falsch positiven
Erkennungen rpp abgezogen wird.

Aus diesen Mafizahlen lassen unterschiedliche sich Giitemafe fiir ein De-
tektionssystem ableiten [47]. Die Aussagekraft der Giitemafe ist jedoch
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L 1

Abbildung 2.5: Schaltplan eines Transimpedanzverstéarkers. Die Photodi-
ode wird als Stromquelle modelliert mit dem Photostrom iq als Eingangs-
signal flir den Transimpedanzverstiarker mit dem Riickkoppelwiderstand
R und der Ausgangsspannung .

von der konkreten Anwendung abhéngig. Eine einfache Moglichkeit zur
Systemoptimierung bildet beispielsweise die anwendungsspezifische Ein-
fiihrung von Kostenfaktoren, mit der die Fehlerraten rgxy und rgp un-
terschiedlich gewichtet werden, wodurch eine globale Kostenoptimierung
ausgefiithrt werden kann.

2.3.4 Transimpedanzverstarker

Um das in einer Photodiode erzeugte Stromsignal in ein weiter verarbeitba-
res Spannungssignal umzuwandeln wird {iblicherweise ein Transimpedanz-
verstirker eingesetzt. Dieser weist idealerweise eine Eingangsimpedanz
von 08 auf. Hierdurch stellt er eine ideale Stromsenke dar, wodurch
ein in der Photodiode erzeugtes Stromsignal keinen Spannungsabfall er-
zeugt und die damit verbundenen stérenden Einfliisse auf die Signalform
vermieden werden.

In Abb. 2.5 ist der Schaltplan eines invertierenden Transimpedanzverstér-
kers bestehend aus einem Operationsverstarker (OP) und einem Riick-
koppelwiderstand R dargestellt. Die Photodiode wird als Stromquelle mit
dem Photostrom iq modelliert. Dieses dient als Eingangssignal fiir den
Transimpedanzverstiarker. Die Ausgangsspannung u, wird iiber den Riick-
koppelwiderstand R auf den Stromeingang zuriickgefiihrt und fithrt somit
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zu einer Verstiarkung um den Faktor —R. Ein Stromsignal iq wird somit
in ein Spannungssignal u, umgewandelt.

Die Eingangsimpedanz des Transimpedanzverstéarkers héngt von der Span-
nungsverstiarkung A des Operationsverstéirkers ab. Die Spannungsverstéar-
kung gibt das Verhéltnis zwischen Eingangsspannung zwischen positivem
und negativem Eingang des Operationsverstirkers, sowie der Ausgangs-
spannung an. Fir niedrige Frequenzen unterhalb einer Grenzfrequenz fj
hat die Spannungsverstarkung einen festen Wert Ay und sinkt fir ho-
here Frequenzen ab. Mit dem Verstarkungs-Bandbreite-Produkt (engl.
gain bandwidth product, GBW) kann der Verstiarkungswert fiir hohere
Frequenzen f berechnet werden zu

A(f)_{Ao firr f < fo

GEWfiie f> fo

Die Eingangsimpedanz ergibt sich somit zu

R

REingang (f) = m

Als Rauschquellen treten bei Operationsverstirkern generell ein Stromrau-
schen und ein Spannungsrauschen auf. Das Stromrauschen addiert sich zu
iq und das Spannungsrauschen addiert sich zu u,. In den Betrachtungen
in dieser Arbeit wird als einzige Rauschquelle das thermische Rauschen
des Riickkoppelwiderstandes R betrachtet, welches bei den verwendeten
hohen Verstarkungsfaktoren dominiert.

Werden Einfliisse von 1/ f-Rauschen sowie kapazitive Elemente ebenfalls
beriicksichtigt, ergibt sich fir niedrige bzw. hohe Frequenzen ein frequenz-
abhingiges Rauschspektrum [48]. Da dies jedoch stark von den eingesetzten
Bauteilen abhéngt wird von einem vom Riickkoppelwiderstand R domi-
nierten weissen Rauschen ausgegangen.
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2.3.5 Physikalische Rauschquellen
2.3.5.1 Thermisches Rauschen

An jedem Widerstand kann eine Rauschspannung bzw. ein Rauschstrom
gemessen werden, deren Stirke nur vom Widerstandswert und dessen
Temperatur abhédngt. Dies wird dadurch verursacht, dass die Anschluss-
drdhte des Widerstandes eine Art Antenne darstellen, die thermische
Fluktuationen der Ladungstriager im Inneren des Widerstandes empfangt
und nach auflen leitet. Dies kann generell nicht vermieden werden. Es
kann hochstens die Temperatur im Inneren des Widerstandes abgesenkt
werden, indem z.B. die gesamte Platine, welche die Schaltung mit dem
Widerstand enthalt, gekiihlt wird.

Die Ursache fiir das thermische Rauschen am Widerstand ist dieselbe
Schwarzkorperstrahlung, wie sie von allen warmen Objekten emittiert
wird [49]. Ein wichtiger Unterschied jedoch ist, dass die Anschlussdréh-
te eines Widerstandes ein eindimensionales System darstellen wéahrend
z.B. die Sonne ihr Lichtspektrum in drei Raumdimensionen abstrahlt.
Das hat direkte Auswirkungen auf die Form des Spektrums und fiithrt
dazu, dass der Rauschstrom fiir niedere Frequenzen ein flaches, weisses
Spektrum aufweist, fiir hohe Frequenzen jedoch abféllt. Die Grenze fir
den Ubergang ist gegeben durch

kT
ffalloﬁ - Ta
mit der Boltzmannkonstante kg, dem Planckschen Wirkungsquantum h,
sowie der Temperatur 7" in Kelvin. Fiir Raumtemperatur ergibt sich fiir
f < 6.25THz ein weiles und damit frequenzunabhéngiges Spektrum.
Um den Rauschstrom zu berechnen muss daher nur iiber die im Sys-
tem betrachtete Bandbreite integriert werden. Fiir den Rauschstrom in
einem Widerstand gilt also

4kgTB
R )

(2.25)

Ith =

wobei B die Bandbreite in Hertz und R der Widerstandswert selbst ist.
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Der Rauschstrom des Riickkoppelwiderstandes in einem Transimpedanz-
verstiarker wird zum eigentlich zu messenden Eingangssignal hinzuaddiert
und verfélscht die Messung. Um diesen Rauschstrom zu minimieren soll
die Grofle des Widerstandes also maximiert und die Bandbreite des Sys-
tems minimiert werden.

2.3.5.2 Schrotrauschen

Sowohl Ladungstrager als auch Photonen stellen diskrete Teilchen dar. Dies
bedeutet, dass ein von einem Photodetektor empfangener Lichtstrom eine
Rate von diskreten Ereignissen der Ladungstragerpaarerzeugung hervor-
ruft. Diese Ereignisse folgen generell der Statistik eines Poissonprozesses,
was dazu fithrt, dass ein Photodetektor, der eigentlich einen zeitlich kon-
stanten Lichtstrom empfangt, ein Stromsignal abgibt, welches zeitliche
Schwankungen aufweist.

Analog zum thermischen Rauschen des Riickkoppelwiderstandes kann
das Schrotrauschen einer Photodiode angegeben werden. Hier ergibt sich
die mittlere Rate von Ladungstriagerpaketen aus dem mittleren elektri-
schen Strom I dividiert durch die Ladung pro Paket N,q. Daraus ergibt
sich der Rauschstrom

ischrot = \/2NqqI B (2.26)

fir die betrachtete Bandbreite B [49]. Der Wert von Ny gibt die Anzahl
von Elementarladungen pro Ereignis an. Fiir eine normale Photodiode gilt
Ny = 1, wihrend ein Photodetektor mit Ladungstrégervervielfachung
Nq > 1 aufweist.

Fir die Modellierung von Schrotrauschen kann in dieser Arbeit generell
eine Normalverteilung angenommen werden, da jeweils eine Vielzahl von
Ladungstragern betrachtet wird und die Poissonverteilung in diesem Fall
naherungsweise in eine Normalverteilung iibergeht.

Besteht das Signal eines Empféngers aus einem Nutzanteil iy, und einem
Hintergrundanteil inintergrund, S0 erhéht sich das entsprechende Schro-
trauschen in Gleichung 2.26 proportional zur Wurzel der Summe beider
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Stromanteile. Um das Verhaltnis von Nutzsignal zu Rauschsignal zu maxi-
mieren sollte das Verhaltnis (inutz + hintergrund)/éschrot Maximiert werden.
Daraus ergibt sich, dass inintergruna generell minimiert werden sollte. Eine
Erhohung von iy, fiihrt maximal zu einer Verbesserung des Verhalt-
nisses proportional zur Wurzel der Nutzsignalerhchung. In einem realen
System sind die Werte des Nutzstromes sowie des Hintergrundstromes
auf komplexe Weise verkniipft, sodass eine detaillierte Betrachtung des
Gesamtsystems notwendig wird, um ein optimales Verhéaltnis zwischen
Signal und Rauschen zu erreichen.

2.3.5.3 Addition von Rauschstromen

Werden zwei Rauschstrome addiert, so werden ihre Leistungen addiert,

also gilt
itotal = \/ 15y + ienrot- (2.27)
2.4 Optik

a) b) C)

Abbildung 2.6: Schematische Darstellung von a) Absorption, b) Streuung
und c) Fluoreszenz. Der Lichteinfall erfolgt von Links. Der Absorbie-
rende Partikel erzeugt einen Schatten. Der streuende Partikel erzeugt
einen Schatten und emittiert das gestreute Licht richtungsabhingig. Der
fluoreszierende Partikel emittiert die Fluoreszenz gleichméfig in alle Raum-
richtungen.
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Abbildung 2.7: Exemplarische Darstellung des Streuquerschnittes eines
Partikels mit Brechungsindex 1.5 in einem Medium mit Brechungsindex
1.0 in Abhéngigkeit der Partikelgrofle.

Im Folgenden werden die in Abbildung 2.6 schematisch dargestellten Effekte
der Absorption, Streuung und Fluoreszenz diskutiert. Diese optischen
Effekte sind die Grundlage fiir die Partikeldetektion.

2.4.1 Absorption und Streuung

Bei der Absorption von Licht werden Photonen aufgenommen und gege-
benenfalls verzogert mit anderer Wellenlédnge emittiert. Streuung ist die
Ablenkung von Photonen in ihrer Richtung. Um dieses Phdnomen fiir
beliebige Partikelgrofien zu erfassen, miissen die Gleichungen der auftreten-
den elektrischen Wellen gelost werden. Dies ist im Fall von kugelférmigen
Partikeln in einem homogenen Medium vergleichsweise einfach maoglich
und wird von der Mie-Theorie beschrieben [50-53].

Exemplarisch wird in Abbildung 2.7 das Verhéltnis des Streuquerschnittes
zum geometrischen Querschnitt einer nichtabsorbierenden Kugel in Ab-
hingigkeit der Grofle dieser Kugel dargestellt. Diese Kurve kann in vier
charakteristische Teile aufgeteilt werden [50]. Fiir groffe Kugeln betragt
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dieser konstant das Doppelte des geometrischen Querschnittes, hier wird
von Tyndall-Streuung gesprochen [54]. Bei Kugeldurchmessern im Bereich
der Wellenldnge treten Resonanzen auf. Hier wird von Mie-Streuung ge-
sprochen, welche in zwei Untertypen aufgeteilt werden kann. Typ I fir
Durchmesser kleiner als das erste Maximum und Typ II fiir Durchmesser
grofier als das erste Maximum [53]. Fiir sehr kleine Durchmesser geht die
Mie-Streuung in Rayleigh-Streuung iiber, bei welcher der Streuquerschnitt
mit der vierten Potenz des Kugeldurchmessers abnimmt [55, 56].

Der Extinktionsquerschnitt
Opx = 0A + 05. (2.28)

ist die Summe aus Streuquerschnitt o5 und Absorptionsquerschnitt op.

Dass der Streuquerschnitt bzw. Extinktionsquerschnitt fir grofle Partikel
dem doppelten geometrischen Querschnitt entspricht, wie in Abbildung 2.7
dargestellt ist, liegt darin begriindet, dass die Streuung eine doppelte Auf-
gabe tibernimmt. Einerseits sorgt sie fur die Ausloschung des einfallenden
Lichtstrahls, erzeugt also damit einen Schatten hinter dem Objekt. Dies
ist der Fall sowohl bei reiner Absorption (0g = oA = 0geom), als auch bei
reiner Streuung (os = 20geom). Im Fall der reinen Streuung wird die der
einfallenden Welle entnommene Leistung unter anderen Winkeln wieder
abgestrahlt. Der Extinktionsquerschnitt betragt jedoch in diesen beiden
Féllen das doppelte des geometrischen Querschnittes [57].

Nach Referenz [51] gilt fiir die Berechnung die folgendermafien definier-
te Reihe

o5 = jz (20 +1) (jaul? + al?) (2.20)

mit den Elementen

(2.30)

und

(2.31)
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Von der Partikelgréfie hingen die Faktoren

2rr
= 2.32
a=" (232)
und
B =ma (2.33)

direkt ab. Der Brechungsindex fliesst iiber Verhéltnis der Brechungsindizes
des Mediums n; und des Partikels no

m=na/ny (2.34)
ein.

Die restlichen Faktoren werden iiber die Bessel-J-Funktion J,, vom Grad
n definiert zu

O (2) = S (2) +iCy (2), (2.35)
Sn(2) =/ Tusy (), (2:36)
Cn(2) =\ (D" Ty (2), (2.37)

bzw. der Ableitung dieser Funktionen

¢ (2) = S, (2) +1iCy, (2) (2.38)
Cp(2) = dsgz(z), (2.39)
S! (2) = %z@' (2.40)

Fiir die Berechnung muss die Reihenentwicklung in Gleichung 2.29 mit
ausreichender Genauigkeit ausgewertet werden. Die sich daraus ergebenden
Streuquerschnitte sind in Abbildung 2.7 exemplarisch dargestellt.

In einem Durchflusszytometer bzw. in einem mikrofluidischen System
wird nicht direkt der Extinktionsquerschnitt gemessen, sondern der Strah-
lungsflu}, der auf den Detektor fallt. Von Messung der Absorption bzw.
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Extinktion spricht man dann wenn der Lichtstrahl der Quelle direkt auf
den Detektor trifft. In diesem Fall ist fiir die Signalstérke also die Hélfte
des Extinktionsquerschnittes entscheidend, wodurch sich das Extinktions-
paradoxon auflést und fir groffe Objekte Mie-Theorie und geometrische
Optik in Einklang stehen. Von Messung der Streuung wird gesprochen,
wenn kein direkter Lichtpfad besteht und somit nur gestreutes Licht auf
den Detektor fillt. Hier ist der Anteil des Lichtes entscheidend, der in den
entsprechenden Winkelbereich des Detektors gestreut wird.

Bei klassischen Durchflusszytometern kann Absorption in Vorwértsrich-
tung, Streuung in Vorwértsrichtung (z.B. im Winkel von 0.5°-10°) und
Streuung unter groBeren Winkeln (z.B. 45°, 90°) gemessen werden. Aus
diesen Signalen kann auf das Vorhandensein bzw. die Gréfie von Parti-
keln geschlossen werden [58, 59]. Zusétzlich besteht bei der Kombination
mehrerer Messwerte die Moglichkeit, zusitzliche Informationen iiber die
Beschaffenheit von Partikeln, wie beispielsweise roten Butkorperchen, zu
erhalten [60-67]. Vergleiche von Messungen an roten Blutkérperchen mit
Vorhersagen der Mie-Theorie ergaben eine gute Ubereinstimmung [63, 64].

Fiir die Implementierung von Streuungs- und Absorptionsmessungen in
einem kleinen mikrofluidischen System ist es wichtig zu beachten, dass
der Winkelbereich der Messung aufgrund fehlender abbildender optischer
Komponenten nicht so eng eingeschriankt werden kann wie in klassischen
Durchflusszytometern. Zudem fithren Partikelbewegungen dazu, dass sich
der Winkelzusammenhang zwischen Lichtquelle, Partikel und Detektor
im Laufe der Messung dndert.

Im Falle von groflen Partikeln lassen sich die Eigenschaften grundsétzlich
mit geometrischer Optik berechnen, da im Bereich von Tyndall-Streuung
der Extinktionsquerschnitt konstant ist. Fir kleinere Partikel muss fiir
Querschnitt der Extinktion entsprechend der Mie-Theorie eine Korrektur
vorgenommen werden. Die hierbei auftretende Winkelverteilung der ge-
streuten Strahlung muss ebenfalls nach der Mie-Theorie berechnet werden.
Fiir sehr kleine Partikel gilt, dass der Streuquerschnitt entsprechend der
Rayleigh-Streuung viel kleiner als der geometrische Querschnitt ist. Dies
bedeutet, dass sehr kleine Partikel nur ein sehr geringes Signal erzeugen
konnen. Damit wird die Messung sehr kleiner Partikel sehr schwierig. Das
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Abbildung 2.8: Absorptions- und Emissionsspektrum des Fluoreszenzfarb-
stoffes Fluorescein. (Datenquelle: invitrogen.com)

hat jedoch auch den Vorteil, dass Verunreinigungen in der zu messen-
den Fliissigkeit nur geringe Stérungen verursachen. Da Blutzellen Gréflen
im Mikrometerbereich aufweisen ist deren Messung iiber Streuung und
Absorption nicht beeintrachtigt.

2.4.2 Fluoreszenz

Fluoreszenz wird das Licht genannt, welches bei radiativer Deaktivierung
von angeregten Zustdnden aus einem Molekiil eines Fluoreszenzfarbstoffes
emittiert wird. Die Anregung der Fluoreszenzmolekiile erfolgt im Fall von
Durchflusszytometrie ebenfalls durch Licht, jedoch kiirzerer Wellenlédnge,
beispielsweise durch einen Laser mit 488 nm Wellenldnge. Die hierdurch
angeregten Zustédnde haben tiblicherweise eine deutlich hohere Energie
als der niedrigste angeregte Zustand. Ein angeregter Zustand gibt seine
iiberschiissige Energie sehr schnell thermisch ab, bis er den niedersten
angeregten Zustand erreicht hat. Die Energie eines emittierten Photons
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ist also grundsétzlich geringer als die zur Anregung verwendete Energie.
Zusétzlich ist das emittierte Spektrum eines Fluoreszenzfarbstoffes deshalb
weitgehend unabhéngig von der Anregewellenlédnge.

Die Féhigkeit eines Fluoreszenzfarbstoffes, Photonen zu absorbieren und
zu emittieren unterliegt einer Wellenldngenabhéngigkeit. Daraus ergeben
sich das Absorptions- und Emissionsspektrum des Farbstoffes. Fiir den
Fall von Fluorescein sind diese in Abbildung 2.8 dargestellt.

Eine sehr verbreitete Methode, um Zellen selektiv mit Fluoreszenzfarbstof-
fen zu markieren, ist, die Fluoreszenzmolekiile mit biologischen Antikérpern
zu koppeln. Dadurch kann sehr selektiv nur eine bestimmte Subpopulation
von Zellen (z.B. CD4+) angesprochen werden.

Um unterschiedliche Zellpopulationen tiber ihr Spektrum zu trennen, wer-
den entsprechende Fluoreszenzfarbstoffe mit unterschiedlichen Emissi-
onsspektren eingesetzt. Diese werden mit den fiir die Zellpopulationen
passenden Antikorpern versehen. Durch den Einsatz von spektralen Filtern
wie dichroitischen Spiegeln kann das Fluoreszenzsignal dann auf mehrere
Detektoren aufgeteilt werden.

2.4.3 Planare optische Systeme

Um den Einfluss der von geometrischen Gréflen wie Schichtdicken, Ab-
stdnden und Groflen von Flachen der Lichtquellen und Detektoren auf
das Messsignal abschétzen zu kénnen, werden nun einige Betrachtun-
gen durchgefiihrt.

Im einfachsten Fall steht eine planare Lichtquelle einem planaren Detektor
gegeniiber. Ein absorbierender Partikel kann hierbei beispielsweise als
planare Abschattung modelliert werden. Im Fall von Fluoreszenz wird der
Partikel als Punktlichtquelle betrachtet. Hier ist ist die auf den Partikel
einfallende Lichtintensitét, sowie der vom Detektor wahrgenommene Anteil
des Lichts entscheidend.

Um hier eine einfache und intuitive Abschétzung zu erhalten, wird der
Raumwinkel bzw. die Raumwinkelprojektion zwischen einer Flache und
einem Punkt bzw. Flidchenelement betrachtet.
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Abbildung 2.9: In a) ist die Raumwinkelprojektion eines Rechteckes auf
ein Fliachenelement unterhalb einer Ecke der Flache dargestellt. Hierfiir
kann eine einfache Formel angegeben werden. In b) ist die Definition
einer Fliache A mit beliebigen Eckpunkten dargestellt. Diese kann auf vier
Unterflichen bestehend aus den Eckpunkten (0,0) fiir die eine Ecke sowie
den Eckpunkten (z1,y1), (z2,y1), (21, y2) bzw. (22, y2) fiir die andere Ecke
dargestellt werden. Diese vier Flichen entsprechen der in a) dargestellten
Konfiguration und erlauben damit die Berechnung des Raumwinkels bzw.
projizierten Raumwinkels fiir beliebige Verschiebungen der Flache.
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Der von einem Rechteck mit den Dimensionen a und b zu einem dazu senk-
rechten Flachenelement im Abstand A unterhalb einer Ecke des Rechtecks
abgedeckte Raumwinkel betrégt nach Referenz [68]

ab
N
Befindet sich am Ort des Flachenelements eine Punktlichtquelle mit der
Leistung Pp, die homogen in den gesamten Raum abstrahlt, so ist die
vom Flachenelement empfangene Leistung Pp_,r proportional zum ab-
gedeckten Raumwinkel

wr,E (a,b, h) = arctan (2.41)

WR,E
4
Fiir die von einem Flachenelement empfangene Leistungsdichte wird nicht
der Raumwinkel direkt, sondern die Raumwinkelprojektion benétigt, da die
einfallende Leistung mit dem Kosinus des Einfallswinkels gewichtet wird.

Po_p=Pp (2.42)

Die Raumwinkelprojektion wp, g g (o, 8) mit o = b/h und 8 = a/h betrigt

1

o B
Wp,R,E (OL, 6) = 9 \/ﬁ arctan <m>

153 «
+Tﬁ2 arctan <m>) (243)

69, 70].

Wenn sich die Ecke des Rechtecks nicht direkt iiber dem Fléchenelement
befindet, sondern zwischen den Geraden x; und x5 sowie y; und ys auf-
gespannt wird und sich das Fldchenelement im Ursprung befindet kann
Formel 2.43 nicht direkt angewandt werden. Es ist jedoch moglich die
verschobene Flidche durch vier Flichen darzustellen (in Abb. 2.9b gezeigt),
die jeweils einen Eckpunkt iiber dem Ursprung einnehmen. Damit kann
kann die von der Fliche abgedeckte Raumwinkelprojektion folgenderma-

)

1) (2.44)

Ben berechnet werden:

7

Y1 1
Wpr (T1,22,Y1,42) = +WpRE (ﬁ, ﬁ) + Wp R,E (

1 Y2

s (22.2) oy

=8 =8
SN

)
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Handelt es sich bei der Leuchtfliche um einen in den Halbraum abstrahlen-
den Lambertschen Flachenstrahlers mit der Leistung Pr und der Fliche Ap
ergibt sich die Bestrahlungsstéirke eines Empféngers aus der Strahldichte
FE der Quelle und der Raumwinkelprojektion der Quelle

N PF wp’R
Er_p= 1 .
F

(2.45)

s

Gleichung 2.45 kann fiir die Berechnung der Bestrahlungsstéirke auf der
Oberfléche eines von einer flichigen LED bestrahlten Fluoreszenzpartikels
verwendet werden. Gleichung 2.42 berechnet die Fluoreszenzstrahlung,
die von einem kleinen Fluoreszenzpartikel auf eine Photodetektor ein-
gestrahlt wird.

Die von einem Flachenstrahler auf eine Fliache eingestrahlte Leistung Pp_.p
lasst sich berechnen, indem FEp_,p iiber die Empfangsfliche numerisch
integriert wird. Bei planaren optischen Systemen kénnen hierbei fiir jeden
Punkt der Empfingerfliche die an dieser Stelle sichtbaren Leuchtflichen
in Rechtecke aufgeteilt und aufsummiert werden um komplexe Geometrien
mit teilweisen Abschattungen zu beriicksichtigen. Dadurch lassen sich
Abschattungseffekte zwischen einer planaren LED und einer planaren
Fotodiode einfach mit hoher Genauigkeit berechnen.

Fir eine quadratische Leuchtfliche mit der Kantenldnge [ wird der Raum-
winkel berechnet den die Fléche fiir einen Leuchtpunkt in Abstand & mittig
angebracht einnimmt. Das Ergebnis wird in Abbildung 2.10 dargestellt. In
2.11 wird derselbe Sachverhalt fiir den auf ein Flachenelement projizierten
Raumwinkel dargestellt. Hierbei féllt auf, dass sich fiir geringe Absténde
deutlich unterschiedliche Kurvenverlaufe ergeben, wahrend fiir grole Ab-
stdnde beide Kurven invers proportional dem quadrierten Abstand folgen.

Die auf ein Flédchenelement eingestrahlte Leistung weist fiir geringe Abstéan-
de eine Sattigung auf. Damit verringert sich die Abstandsabhéngigkeit. Da
die Oberflache eines sphérischen Mikropartikels gekriimmt ist und daher
tendenziell seitlich mehr Strahlung empfiangt als ein parallel ausgerichtetes
Flachenelement, stellen die Kurven in Abbildung 2.10 bzw. 2.11 bezogen
auf die Oberfliche bzw. den Querschnitt der Kugel prinzipiell Grenzwerte
der tatsdchlich empfangenen Leistung dar. In beiden Féllen wird jedoch
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Abbildung 2.10: Raumwinkel einer Fliche mittig angebracht vor einer
Punktlichtquelle bei Variation des Abstandes h in a) logarithmischer und
b) linearer Auftragung mit quadratischer Ndherung.



44

2 Grundlagen

107!

-
S
n

intensity

1073
1074

107° F

calculated ——

square law — — —
1

1076
1072

107" 10° 10' 102

A
relative intensity =
o o
[} oo -

T T

I
~
T

o
N
T

T T
| calculated
\ square law — — —

intensity

h/l

Abbildung 2.11: Relative Bestrahlungsstérke eines Flichenelements mittig
angebracht vor einer quadratischen Leuchtfliche bei Variation des Abstan-
des h in a) logarithmischer und b) linearer Auftragung mit quadratischer

Néherung.
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deutlich, dass auch bei relativ groflen Leuchtflichen das bestrahlte Ob-
jekt moglichst nahe an die Lichtquelle herangefiihrt werden sollte um die
Verluste der Bestrahlungsstéirke gering zu halten.

Der Raumwinkel ist relevant fiir die von einer flichigen Lichtquelle an
einen Partikel iibertragene Lichtleistungsdichte bzw. umgekehrt von einem
Partikel zu einem flaichigen Empfanger tibertragene Lichtleistung. Dies
gilt beispielsweise fiir Fluoreszenzpartikel. Die Raumwinkelprojektion ist
genauso relevant fiir die Berechnung der iibertragenen Lichtleistung von
einer flachigen Lichtquelle zu einem flaichigen Detektor.
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3 Fluoreszenzbasierte
Partikeldetektion

Die Detektion von Partikeln mithilfe von Fluoreszenzsignalen erlaubt eine
hohe Selektivitat bei der Detektion von Zellen wenn diese mit entspre-
chenden Fluoreszenzfarbstoffen markiert wurden. In diesem Kapitel wird
die Realisierung eines mikrofluidischen Chips zur Fluoreszenzdetektion
beschrieben und die Messergebnisse werden diskutiert. Ein wesentlicher
Unterschied im Vergleich zu herkémmlichen Durchflusszytometern und
bisherigen mikrofluidischen Systemen besteht in der dinnen Bauweise mit
Aperturen und Absorptionsfiltern in Form von Folien. Dadurch werden
abbildende Optiken vermieden, wobei die Empfindlichkeit der Detektion
dennoch fiir Anwendungen der Durchflusszytometrie ausreichend bleibt."

Die Partikelklassifizierung mit Hilfe von Fluoreszenzmarkern ist eine gan-
gige Methode in der biomedizinischen Analytik und auch der Durchfluss-
zytometrie [18]. Etablierte Systeme bieten eine sehr gute Sensitivitdt und
Analysegeschwindigkeit, was fiir viele Anwendungen im Labor von hoher
Wichtigkeit ist. Neuere Entwicklungen, welche im Bereich der Mikrofluidik
stattfinden, konzentrieren sich jedoch auf die Verbesserung der Flexibilitat
als auch der vereinfachten Handhabung zusammen mit einer Kostensen-
kung der Systeme. Dem flexiblen Einsatz entgegen stehen platzraubende
Bauteile, die fiir eine Miniaturisierung ersetzt werden miissen. Einher mit
der Ersetzung von teuren, leistungshungrigen und grolen Komponenten
durch neuartige Komponenten geht auch eine Kostenreduktion. Durch

ITeile dieses Kapitels wurden bereits in [71, 72] veroffentlicht.
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die Reduktion von Platz- und Stromverbrauch werden die Systeme por-
tabel einsetzbar, was das Anwendungsspektrum gerade im Bereich der
Vor-Ort-Diagnose (engl. point-of-care diagnostics, PoC) verbessert.

Ein Beispiel fiir den Komponententausch ist der Austausch von Gaslasern
durch Festkorperlaser, Diodenlaser [28, 73-78] oder LEDs [79-81]. Wih-
rend beim Ersatz der Gaslaser durch Diodenlaser prinzipiell das restliche
elektrooptische System ohne Funktionseinbuffen unveréndert ibernommen
werden kann, stellt sich die Situation beim Einsatz von LEDs génzlich
anders dar. Der Grund hierfiir liegt darin begriindet, dass LEDs kein
kohérentes Licht emittieren sondern eine inkohérent leuchtende Fliche
besitzen. Dadurch kann das von der LED emittierte Licht nicht analog
zum Laserlicht im Messbereich auf eine hohe Leistungsdichte fokussiert
werden. Die Leistungsdichte im Messbereich ist vielmehr auf die Leis-
tungsdichte der Lichtquelle beschrénkt. Nichtsdestotrotz gibt es auf dem
Markt mit dem Agilent 2100 Bioanalyzer [82] bereits ein Produkt, welches
neben einer Laserlichtquelle auch eine blaue LED als Anregelichtquelle fiir
Fluoreszenzmessungen in mikrofluidischen Systemen verwenden kann.

Analog zur Entwicklung beim Ersatz der Anregelichtquelle findet auf
der Detektionsseite ein &dhnlicher Prozess statt. Hier werden Photo-
elektronenvervielfacherrohren (engl. photo multiplier tubes, PMT) durch
Lawineneffekt-Photodioden (engl. avalanche photodiode, APD) bzw. Photo-
dioden ohne Verstarkungseffekt ersetzt [28, 77, 83, 84]. Wahrend bei PMTs
und APDs prinzipiell einzelne Photonen bzw. eine geringe Anzahl von
Photonen detektiert werden kénnen ist dies beim Einsatz von Photodioden
ohne Verstarkungseffekt aufgrund des hohen Hintergrundrauschens nicht
mehr moglich. Dadurch verliert das Detektionssystem gerade bei geringen
Anregungsleistungen wie sie bei Anregung durch LED-Licht entstehen
deutlich an Empfindlichkeit.

Ein weiterer Aspekt des Detektionssystems sind die optischen Komponen-
ten zur Fiithrung und Aufbereitung des Lichts. Hierzu gehoren dichroitische
Spiegel, welche Anregelicht von Emissionslicht unterschiedlicher Wellen-
ldingen trennen, Filter, welche zur weiteren Unterdriickung von transmit-
tiertem Restlicht eingesetzt werden, sowie Linsen zur Fokussierung und
Kollimation des Anregelichtes sowie des Emissionslichtes. Hochwertige
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Abbildung 3.1: Schematische Darstellung des in diesem Kapitel verwende-
ten Mikrofluidikchips. Links ist die Draufsicht dargestellt. Die Mikroflui-
dischen Anschliisse fiir den Probenstrom (la), welcher die zu messenden
Partikel enthélt, der Mantelfluss (1b) welcher partikelfreie Fliissigkeit ent-
halt und der Auslass (1c). Die Einldsse werden mit einer Spritzenpumpe
verbunden, um eine kontrollierte Flussrate einzustellen. Eine Fokussierungs-
struktur (2) sorgt dafiir, dass der Probenstrom in die Mitte des Kanals
gelenkt wird und vom Mantelfluss umgeben fliesst. Eine Schattenmaske
(3) enthélt eine Reihe von Messaperturen unterschiedlicher Lange. Die
Detailansicht rechts zeigt schematisch den Querschnitt durch die erste
Messapertur (4). Eine LED (a) strahlt Licht nach unten. Ein Blaufilter
(b) absorbiert enthaltene langwellige Anteile. Der Mikrofluidikkanal mit
dem Probenstrom in der Mitte ist von einem Silikon umgeben (c). Die
Messapertur (d) schréankt den Messbereich ein. Gelbfilter (e) absorbieren
kurzwellige Anteile des Lichtes aber transmittieren Fluoreszenz. Von im
Kanal (c) an die Messzone passierenden Fluoreszenzpartikeln erzeugte
Fluoreszenz wird somit auf die Photodiode (f) transmittiert und kann
detektiert werden.
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Abbildung 3.2: Demonstration der Flexibilitdt des in dieser Arbeit herge-
stellten mikrofluidischen Chips zur fluoreszenzbasierten Partikeldetektion.

Komponenten sind hier ebenfalls teuer und, im Vergleich zum mikrofluidi-
schen System, platzraubend. Als Ersatz bietet sich hier der Einsatz von
absorbierenden Farbfiltern sowie Polarisationsfiltern an, wobei die Wellen-
langenselektivitat hochwertiger Interferenzfilter nicht erreicht wird [83].

Durch mangelnde Unterdriickung des Anregelichts entsteht auf dem De-
tektor ein konstantes Hintergrundsignal, welches bei der Detektion von
nichtmodulierten Signalen wie sie bei der Messung der Konzentration von
Fluoreszenzmolekiilen auftreten nicht vom eigentlichen Messsignal getrennt
werden kann [30, 77, 83-88]. Dadurch sind solche Systeme prinzipiell in
ihrer Empfindlichkeit durch das Hintergrundlicht stark beeintrichtigt. Bei
der Detektion von Fluoreszenpartikeln im Durchflusszytometer werden
jedoch einzelne transiente Pulse erzeugt, welche sich leicht vom Hinter-
grundlicht trennen lassen. Dadurch kénnen solche Systeme ein Level des
Hintergrundlichtes tolerieren, welches wesentlich tiber der eigentlichen
Messamplitude liegt.
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Eine weitere interessante Entwicklung findet im Bereich der Drucktechno-
logien statt. Mikrofluidische Systeme sind auf flexible Substrate druckbar
und somit auch Rolle-zu-Rolle verarbeitbar [7, 89]. Organische Bauele-
mente wie Leuchtdioden und Solarzellen zur Erzeugung bzw. Detektion
von Licht sind ebenfalls auf flexible Substrate druckbar und eignen sich
somit fiir einen Rolle-zu-Rolle-Prozess [16, 34, 35]. Deshalb liegt es nahe,
das optische Design eines Partikeldetektionssystems zu diesen Herstel-
lungsverfahren kompatibel zu machen. Grundséatzlich eignen sich hierfiir
planare Strukturen. Dies bedeutet jedoch, dass Mikroskopobjektive, di-
chroitische 45°-Spiegel und sonstige volumindse optische Bauelemente nicht
in das Detektionssystem integrierbar sind. Deshalb gilt es hierfiir einen
adaquaten Ersatz zu finden.

Etablierte laser-basierte Durchflusszytometer weisen iiblicherweise eine
deutlich bessere Empfindlichkeit als 103 MESF (engl. molecules of equiva-
lent soluble fluorochrome) fir eine Vielzahl unterschiedlicher Fluorophore
auf. Beim kommerziell erhéltlichen mikrofluidischen Analysesystem Agilent
2100 Bioanalyzer betriagt die Empfindlichkeit jedoch etwa 2 - 105 MESF
beim Einsatz der blauen LED als Anregelichtquelle, was fiir einige Anwen-
dungen nicht ausreicht [90]. Fiir mikrofluidische Systeme wurde jedoch mit
Festkorperlasern eine Empfindlichkeit von besser als 600 MESF gezeigt [91].
Auch der Einsatz einer LED als Anregelichtquelle stellt kein prinzipielles
Hindernis dar [81]. Deshalb ist davon auszugehen, dass bei guter Auslegung
des Systems die Empfindlichkeit in den Bereich von 10° MESF verbessert
werden kann was fiir einige Detektionsanwendungen von geférbten Zellen
ausreichend ist [92-95]. Es ist also durchaus denkbar, dass solche Systeme
fiir den Vor-Ort-Einsatz Anwendung finden, um eine giinstige und vor
allem schnelle Diagnose zu erméglichen.

Ein schematischer Entwurf fiir das in diesem Kapitel entwickelte Mikroflui-
diksystem wird in Abbildung 3.1 dargestellt und gibt einen Uberblick iiber
die Zusammensetzung der Komponenten. Abbildung 3.2 demonstriert die
Flexibilitdt des in dieser Arbeit hergestellten mikrofluidischen Chips.
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3.1 Design des optofluidischen Systems

Das optofluidische System soll auf flexiblen Foliensubstraten aufgebaut
sein. Fiir den optischen Teil eignen sich bedruckte und beschichtete Sub-
strate, um Aperturen und Farbfilter herzustellen. Fiir die Herstellung des
mikrofluidischen Kanals wird ein etabliertes Softlithografieverfahren [24],
welches sich fiir Rapid-Prototyping eignet, adaptiert.

Im Folgenden wird auf das Design des hier vorgestellten Systems einge-
gangen. Da Partikel fiir die Messungen iiblicherweise auf einen Teilbereich
in der Mitte der Messzone fokussiert werden, wird eine hydrodynamische
Fokussierungsmethode adaptiert. Danach wird auf die optischen Absorpti-
onsfilter und die Eignung von Polarisationsfiltern eingegangen. Um den
Messbereich zu definieren, findet zusétzlich eine auf Folie gedruckte Aper-
tur Anwendung. Das elektrooptische System besteht aus einer LED als
Anregelichtquelle, einer Photodiode als Detektor, sowie einem eigens fir
den Anwendungszweck entwickelten Verstiarker mit Stromversorgung und
Signalwandlung iiber einen USB-Port.

3.1.1 Partikelfokussierung

Fiir die Partikelmessung werden iiblicherweise Partikelfokussierungsver-
fahren eingesetzt, damit die Position und Geschwindigkeit der Partikel
kontrolliert werden kann. In klassischen Zytometern geschieht dies iiber
eine koaxiale Kapillarstruktur, wobei die partikelhaltige Fliissigkeit von
einem partikelfreien Mantelfluss umgeben wird. Solch eine koaxiale Struk-
tur kann prinzipiell auch in mikrofluidischen Systemen realisiert werden
[96-98]. Diese Strukturen lassen sich mit dem gewéhlten einfachen Herstel-
lungsprozess jedoch nicht realisieren. Vereinfachte Strukturen bendtigen
eine weniger komplexe Feinstrukturierung und miissen sich in einem pla-
naren Herstellungsprozess realisieren lassen [99-105]. Es gibt jedoch auch
Ansétze, die ohne mehrschichtige Strukturen auskommen.

FEin Ansatz basiert auf Kréften, die auf Partikel wirken wenn diese einen
langen diinnen Kanal passieren. Einerseits werden Partikel von der Ka-
nalwand weggedriickt. Andererseits driften sie aus dem Kanalzentrum in
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Abbildung 3.3: Geometrie der eingesetzten Struktur fiir die Partikelfo-
kussierung mit schematisch eingezeichnetem Probenstrom. a: Einlass des
Mantelflusses, b: Einlass des Probenstroms, c¢: Einschniirungen des Kanals
zur Fokussierung, d: Auslass des im Mantelfluss fokussierten Partikelstro-
mes. e: Detailansicht des in die Kanalmitte fokussierten Partikelstromes.
Links davon eine schematische Darstellung des parabolischen Geschwin-
digkeitsprofils. Die Flussgeschwindigkeit hat im Zentrum des Kanals ein
Maximum und fallt zum Rand hin auf Null ab.

Richtung der Wand. Hieraus ergeben sich eine oder mehrere Gleichge-
wichtspositionen, in denen sich die Partikel sammeln [106-110]. Nachteil
dieser Methode ist jedoch, dass sie prinzipiell bei einer bestimmten Parti-
kelgroBe nur in jeweils einem engen Fenster der Stromungsgeschwindigkeit
funktionieren. Wenn unterschiedliche Partikelgréfien eingesetzt werden
sollen, werden diese entweder nicht oder nur teilweise fokussiert. Folglich
variieren die Positionen und Geschwindigkeiten zwischen den Partikelty-
pen. Insbesondere kleine Partikel erfahren geringere Krafte, wodurch die
Fokussierung erst ab einer bestimmten Mindestgrofie funktioniert.

Abhilfe kann mit einer Struktur geschaffen werden, die auf dem soge-
nannten Dean-Flow basiert [111-113]. Diese Fokussierungsmethode basiert
darauf, dass in einer Kanalbiegung die Fliissigkeit nahe der Innenwand
des Kanals in Richtung Kanalmitte gedriickt wird. Damit dieser Effekt
genutzt werden kann werden Mantelfluss und Probenfluss aus zwei Mi-
krofluidikkanélen zusammengefiihrt. Hierbei wird ein wesentlich hohere
Flussrate fiir den Mantelfluss verwendet, wodurch sich der Probenfluss
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nahe einer Kanalwand befindet. Durch eine Hintereinanderreihung von
rechteckigen Ein- bzw. Ausbuchtungen auf der Seite des Probenflusses
werden die gewiinschten Kurven erzeugt, in denen die Probenfliissigkeit
in Richtung Kanalmitte gedriickt wird.

Die eingesetzte Struktur zur Partikelfokussierung wird aus der Literatur
adaptiert [113] und ist in Abbildung 3.3 dargestellt. Dem Mantelfluss (a)
wird seitlich der Probenfluss (b) zugegeben. Die Partikel passieren finf
Einschniirungszonen (c¢) und fliessen iber den Mikrofluidikkanal (d) zum
Messbereich ab. Die Einschniirungszonen (Abbildung 3.3c) sind jeweils
300 pm lang und 300 pm breit und schniiren den Kanal an den Engstel-
len auf 50 pm Breite ab. Die Abstédnde zwischen den Einschniirungen
betragen ebenfalls 300 pm.

Um die optimale Flussrate zu bestimmen werden die Partikelgeschwindig-
keiten aus den erzeugten Pulsbreiten extrahiert und deren Variationskoef-
fizient durch experimentelle Anpassung der Mantelflussrate minimiert.

3.1.2 Optische Filter

Fiir die Detektion von Fluoreszenz werden unterschiedliche Filter fiir das
Anregungslicht und das Emissionslicht benotigt. Hierbei sollte die Trans-
mission beider Filter keine spektrale Uberlappung aufweisen, damit das
Anregungslicht moglichst gut ausgefiltert wird. Da bei Fluoreszenzfarbstof-
fen tiblicherweise ein verhéltnisméaBig kleiner Stokes-Shift auftritt, d. h. der
Beginn des Emissionsspektrums spektral nahe dem Absorptionsmaximum
liegt, sollten sowohl der Anregungsfilter als auch der Emissionsfilter in
diesem Bereich steile Kanten im Transmissionsspektrum aufweisen.

Diese Eigenschaft wére mit dichroitischen Spiegeln sehr gut realisierbar.
Auf Glas oder dhnlichen unflexiblen Substraten basierende dichroitische
Spiegel sind jedoch nicht mit dem Herstellungsprozess kompatibel und
existierende polymerbasierte dichroitische Spiegel zeigen eine starke Win-
kelabhéngigkeit der Filterkante [114]. Deshalb wird auf der Basis von
kommerziell verfiigharen Farbfilterfolien eine Kombination ermittelt, deren
Transmissionsiibergang im Bereich von 500 nm liegt.
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Abbildung 3.4: Transmissionsspektren der eingesetzten Filter fiir Anregung
(Lee Filters, #071HT, gepunktete Linie) und Emission (Zwei Folien, Lee
Filters #767, gestrichelte Linie), sowie die Transmision beider Filter um
den Faktor 1000 vergrofert.
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Die Transmissionsspektren der Filterfolien sind in Abbildung 3.4 dar-
gestellt. Fir das Anregelicht wird ein Blaufilter (Lee Filters, #071HT)
eingesetzt, der im Vergleich zu der Standardserie von Lee Filters eine
héhere Temperaturstabilitdt und geringere Schichtdicke aufweist. Dadurch
wird einerseits die Degradation des mikrofluidischen Systems verringert,
andererseits erhoht sich die Leistungsdichte des Anregungslichts in der
Detektionszone, da der Abstand zwischen Leuchtdiode und Kanal verrin-
gert wird. Auf der Detektionsseite sind diese Faktoren von untergeordneter
Relevanz, weshalb dort Filter der Standardserie eingesetzt werden (Lee
Filters #767). Auf dieser Seite werden zwei Filterfolien kombiniert, um
die optische Dichte zu erhéhen und die Transmission im Bereich von
450nm stark zu unterdriicken.

An den Filterkanten existiert ein Uberlappungsbereich bei 500 nm. Hier
werden durch den Filterstapel ca. 0.05 % des Lichtes transmittiert. Um
dies zu vermeiden miisste die Filterkante des Emissionsfilters zu héheren
Wellenldngen verschoben werden. Dies wiirde jedoch entweder auch das
gewlinschte Fluoreszenzlicht ausfiltern oder einen Fluoreszenzfarbstoff mit
héherem Stokes-Shift und damit héherer Emissionswellenldnge erfordern.

Die hohe Transmission oberhalb von ca. 650 nm ist typisch fiir Folien-
farbfilter. Um auftretendes Licht im Infrarotbereich auszufiltern wird
deshalb zusétzlich ein Kronglasfilter eingesetzt, der sichtbares Licht trans-
mittiert, jedoch Infrarotlicht absorbiert. Dies ist nur notwendig wenn der
Photodetektor oberhalb von 650 nm eine Empfindlichkeit zeigt, was bei
Silizium-Photodioden der Fall ist, jedoch nicht bei organischen Photodi-
oden beispielsweise mit dem Absorbermaterial PSHT:PCBM [115].

3.1.3 Gekreuzte Polarisatoren

Da mit Absorptionsfiltern noch keine perfekte Trennung von Anregelicht
und Fluoreszenz moglich ist wird in diesem Unterkapitel auf den Einsatz
von gekreuzten Polarisationsfiltern eingegangen.

In Displays werden zwei gegeneinander um 90° gedrehte Polarisatoren
eingesetzt, damit ohne zusétzlichen Einfluss der zwischen den Polarisatoren
enthaltenen Flissigkristalle kein Licht durch das Display hindurch tritt.
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Diese gekreuzte Anordnung von Polarisatoren kann prinzipiell auch in
einem mikrofluidischen System fiir Fluoreszenzdetektion verwendet werden
[83]. Von Fliissigkristalldisplays ist jedoch auch bekannt, dass eine hohe
Winkelabhéngigkeit besteht, d.h. bei schrigem Durchtritt des Lichtes
erhoht sich an den dunklen Stellen die Transmission und der Kontrast
wird dadurch verringert.

Um mit einer LED als Lichtquelle hohe Intensitdten im Kanal zu errei-
chen ist ein grofler Winkelbereich fiir das einfallende Licht notwendig.
Um die Leistungsfahigkeit von gekreuzten Polarisatoren als Filter fiir das
Anregelicht abzuschétzen wird die optische Dichte einer solchen Anord-
nung winkelabhéngig in Kugelkoordinaten berechnet und in Abbildung
3.5 dargestellt. Da eine LED unpolarisiertes Licht aussendet geht hier
am ersten Polarisator immer die Hélfte des Lichtes verloren. Dies kann
nicht fiir die Anregung verwendet werden und wird deshalb nicht be-
riicksichtigt. Wie in Abbildung 3.5 ersichtlich verringert sich bei schrig
einfallendem Licht (6 > 0°) die Filterwirkung wenn der Schréigeinfall nicht
in Richtung bzw. quer (¢ = 0° bzw. ¢ = 90°) zur Richtung der Polari-
satoren erfolgt. In der Detailansicht in Abbildung 3.5b ist zu erkennen,
dass selbst fiir leicht schrig einfallendes Licht die Filterwirkung bereits
stark nachlasst. Fir die Qualitdt des Filters ist die Gesamtmenge des
transmittierten Lichtes entscheidend. Bei einem schrigen Lichteinfall bis
0 < 5° liegt die optische Dichte unter 3. Fiir 6 > 45° sinkt diese unter 1.
Damit bieten in den Chip integrierte Polarisationsfilter in Kombination
mit LEDs als Anregelichtquelle fiir Fluoreszenzmessungen im Vergleich
zu den eingesetzten Absorptionsfiltern nur eine geringe Filterwirkung. Als
zusétzliche Filter konnten sie jedoch die Unterdriickung des Hintergrund-
lichtes verbessern. Ryu et al. [83] haben gezeigt, dass die Verwendung von
Polarisationsfiltern in Kombination mit absorbierenden Filtern zu einer
weiteren Unterdriickung des Anregelichts einer LED in einem Fluores-
zenzdetektionssystem fithrt. Dort wurde jedoch eine LED mit integrierter
Optik verwendet, was den Raumwinkel der Emission verringert.

Ein weiterer wichtiger Punkt ist, dass durch zusétzliche Filter der Aufbau
komplizierter und fehleranfilliger wird und sich der Abstand zwischen
LED und Kanal weiter vergroflert. Deshalb wird vom Einsatz von Po-
larisationsfiltern abgesehen.
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3.1.4 Messapertur

Um Messbereiche in der Lange zu definieren und das Anregelicht moglichst
gut abzuschirmen werden rechteckige Aperturen eingesetzt. Siehe hierzu
das Schema in Abbildung 3.1. Diese sind auf eine Folie (BuWeMedia)
aufgebracht, welche gleichzeitig als Tragersubstrat dienen kann. Uber die
Lénge der Apertur des aktiven Messbereichs, kann dieser beschréankt wer-
den, was Auswirkungen auf die maximal mogliche Partikeldichte hat. Bei
der Breite der Apertur muss ein Kompromiss zwischen transmittiertem
Anregelicht, detektiertem Fluoreszenzlicht und geometrischen Toleranzen
bei der Herstellung getroffen werden. Fiir die Herstellung wird eine Breite
von 200 pm quer zum Kanal gewéhlt. Die Lange wird in mehreren Abstu-
fungen entlang des Kanals variiert. Direkt hinter der Fokussierungsstruktur
befindet sich die langste Apertur mit 1779 pm gefolgt von Aperturen mit
888 pm, 436 pm, 211 pm, 96 pm, 49 pm und 18 pm. Zwischen den Apertu-
ren wird jeweils eine geschlossene Fliche eingefiigt, damit die restliche
Flache der LED abgeschattet wird.

3.1.5 Anregelichtquelle

Die Lichtquelle fiir die Anregung soll ein Flachenemitter sein, eine aus-
reichend hohe Leistungsdichte bieten und im richtigen Spektralbereich
emittieren. Deshalb fillt die Wahl auf eine blaue LED (Luxeon, Rebel
LXML-PR01-0425) [116]. Diese LED besitzt einen Silikon-Dom fiir eine ver-
besserte Lichtauskopplung im Einsatz als Beleuchtungsmittel. Dieser wird
entfernt, um die Leuchtfliche freizulegen. Im Gegensatz zu anderen Leucht-
dioden erfolgt bei dieser Leuchtdiode die Stromversorgung nicht iiber einen
Bond-Draht, welcher iiber die Leuchtfliche hinausragt. Dadurch kann die
Leuchtfliche nach dem Entfernen eines Bauteils fiir den Uberspannungs-
schutz direkt auf den Mikrofluidikchip gedriickt werden und stellt analog
zu einer organischen Leuchtdiode einen integrierten Flidchenemitter dar.
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3.1.6 Detektor

Als Detektor wird eine handelsiibliche Silizium-PIN-Photodiode (BPW34,
Osram) mit 2.65 mm Kantenldnge eingesetzt [117]. Sie zeichnet sich durch
ihre verhéltnisméaBig grofle aktive Fliche aus und dadurch, dass das Licht
durch eine flache Oberfliche einfillt. Dadurch kann die Photodiode analog
zur LED auf die gegeniiberliegende Seite des Substrates gedriickt werden
und stellt einen zu einer integrierten organischen Photodiode optisch
dquivalenten Detektor dar.

3.1.7 Analog-Digital-Wandler

Fir die Analog-Digital-Wandlung wird eine handelsiibliche USB-
Soundkarte mit dem Wandlerchip (CM108, C-Media) eingesetzt. Sie kann
iiber den USB-Port angeschlossen und mit Strom versorgt werden. Die
Signale werden mit einer Auflésung von 16 bit gewandelt und kénnen von
einer Software auf dem angeschlossenen PC gespeichert bzw. verarbeitet
werden. Der Vorteil dieser einfachen Losung ist, dass keine Spezialsoftware
notig ist um die Signale aufzuzeichnen und moderne Betriebssysteme fiir
die Verarbeitung von Soundsignalen bereits Echtzeitfahigkeiten bieten.

An der Schaltung der Soundkarte werden folgende Modifikationen durch-
gefithrt. 1) Die Herausfithrung der 5V Versorgungsspannung des USB-
Anschlusses. 2) Die Uberbriickung des analogen Hochpasses der Sound-
karte.

Die Uberbriickung des Hochpasses wurde durchgefiihrt, um auch nie-
derfrequente Signale problemlos zu digitalisieren. Ublicherweise betrigt
der Frequenzbereich von Soundkarten von weniger als 20 Hz bis tiber
20kHz. Der Spannungsbereich des A/D-Wandlers betragt +1.574 V mit
einem Offset von ca. 2.2V.

Auf dem PC werden die Signale entweder direkt mit einem Signalana-
lyseprogramm (baudline, SigBlips DSP engineering) analysiert oder mit
einem Mehrkanal-Soundbearbeitungsprogramm (Audacity, audacity.org)
aufgenommen und als unkomprimierte Wave-Dateien gespeichert.
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3.1.8 Stromversorgung

Uber den USB-Anschluss der Soundkarte steht eine Stromversorgung
mit ca. 5V und bis zu 500 mA zu Verfiigung. Diese konnte direkt zur
Versorgung der Leuchtdiode mit etwa 3.3 V Betriebsspannung sowie des
Vorverstarkers verwendet werden. Nachteilig hierbei ist jedoch, dass die
Qualitat der Spannungsstabilitéit insbesondere bei lingeren Kabeln und
stark variierender Belastung der speisenden Stromquellen (beispielsweise in
Computernetzteile) nicht immer gewéhrleistet werden kann. Weiterhin ver-
einfacht ein symmetrischer Aufbau der Stromversorgung mit ausreichend
hoher Versorgungsspannung das Schaltungsdesign des Transimpedanzver-
stérkers. Deshalb wird ein DC-DC-Wandlerbaustein eingesetzt, der aus 5V
Eingangsspannung symmetrisch £15V bereitstellt, die iiber Linearregler
auf £12V fiir den Vorverstéarker stabilisiert werden.

Uber einen weiteren Linearregler wird eine Spannung von +10V fiir die
LED bereitgestellt. Uber einen variablen Vorwiderstand wird der Strom
der LED auf den gewiinschten Wert eingestellt. Damit ldsst sich einfach
eine rauscharme Stromquelle realisieren [118].

Um die Einsatzfahigkeit des Systems an ortsungebundenen Stromquellen
zu testen wird der Stromverbrauch an der Versorgung gemessen. Hierbei
ergibt sich eine maximale Stromaufnahme von 430 mA wobei der USB-Hub
80 mA benétigt und die Soundkarte 50 mA. Der Vorverstirker ohne LED
beno6tigt 130 mA. Das Zuschalten der LED mit einem Strom von 50 mA be-
notigt an der Stromversorgung zusétzlich 170 mA. Dies geschieht aufgrund
der ineffizienten Wandlung auf zuerst 15V mit nachgeschalteter Reduktion
der Spannung auf etwa 3.15V an der LED. Hier wére im Hinblick auf
die Stromversorgung der Betrieb der LED mit vierfach hoherem Strom
moglich wenn ein effizienter rauscharmer Stromregler eingesetzt wiirde.
Die Beschriankung auf 50 mA LED-Strom geschieht jedoch aus Lebensdau-
ererwagungen, da die eingesetzten Farbfilter eine Degradation aufweisen.
Dies wird im Detail in Kapitel 4.3.1 ndher analysiert.
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Abbildung 3.6: Schaltplan des Verstérkers.

3.1.9 Messverstarker

Um eine flexible Plattform fir die Auswertung optischer Signale unter-
schiedlicher mikrofluidischer Systeme zu erhalten wird ein konfigurier-
barer Verstarker gebaut. Die Schaltung ist in Abbildung 3.6 dargestellt.
Er besteht aus zwei Transimpedanzverstiarkern als Eingangsstufe, einem
subtrahierenden Verstiarker und einem verstidrkenden Hochpass als Aus-
gangsstufe zur Potentialanpassung. Der Riickkoppelwiderstand der Tran-
simpedanzverstirker kann ausgetauscht werden, um die maximale Ver-
starkung sowie den maximal zulassigen Photodiodenstrom anzupassen.
Die Grenzfrequenz des Hochpassfilters kann durch Austausch des Kop-
pelkondensators angepasst werden.

Die Wahl von symmetrischen Eingédngen ist nicht zwingend notwendig,
bietet jedoch Vorteile. Die Rauscheigenschaften sind prinzipiell identisch
zu einem Verstédrker mit einzelnem Eingang und doppelter Verstarkung
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des Transimpedanzverstarkers. Jedoch ist die Grenzfrequenz bei doppelter
Ausfithrung aufgrund der jeweils halb so grofien Riickkoppelwiderstinde
entsprechend verdoppelt. Dies spielt insbesondere dann eine Rolle, wenn be-
sonders hohe Riickkoppelwiderstande eingesetzt werden sollen und die Ope-
rationsverstaker im Verstarkungs-Bandbreiten-Produkt begrenzt sind. Ein
weiterer Vorteil ist, dass symmetrische Storungen, wie sie durch elektrosta-
tische Einstreuungen auf die Kabel auftreten, unterdriickt werden kénnen.

Im folgenden Experiment werden die beiden Transimpedanzverstirker-
stufen jeweils mit einem 30 MQ-Widerstand betrieben, der Hochpass mit
10 pF und 1 MQ und einer Verstédrkung von 10. Hieraus ergibt sich eine
Gesamtverstarkung von 600 MV /A.

Eine mogliche Erweiterung wére der Einsatz einer separaten Monitordiode
im negativen Verstirkerzweig bzw. ein zweiter Differenzverstéarker, um
die Einfliisse von Helligkeitsschwankungen im Anregelicht zu kompen-
sieren [119]. Dies ist aufgrund des niedrigen Rauschens der eingesetzten
Leuchtdioden jedoch nicht notwendig. Bei organischen Leuchtdioden kénn-
ten jedoch deutlich hohere Schwankungen der emittierten Lichtleistung
auftreten [120-122]. Der Einsatz einer Monitordiode ist in der vorliegen-
den Konfiguration jedoch nicht notwendig und wiirde bei rauscharmen
Lichtquellen zu zusétzlichem Rauschen fiihren.

3.1.9.1 Abschirmung gegen Stérquellen

Um vor der Messung Stoérquellen zu eliminieren wird das aufgenomme-
ne digitale Signal in Echtzeit mit Hilfe eines Signalanalyseprogramms
(baudline, SigBlips DSP engineering) analysiert. Es kénnen eine Reihe un-
terschiedlicher Storquellen mit jeweils charakteristischer Basisfrequenz
identifiziert werden.

Optische Einstreuungen kommen von Lichtquellen mit zeitlich nicht kon-
stanter Intensitdt. Hierzu zéhlen vor allem Gliithlampen, die direkt mit
Netzfrequenz betrieben werden und eine Storung bei 100 Hz erzeugen.
Leuchtstoflampen, die mit einem Vorschaltgeréit mit hoher Frequenz betrie-
ben werden, sind prinzipiell aufflerhalb des betrachteten Frequenzbereichs,
jedoch zeigen auch sie eine zeitliche Variation der Intensitdt mit doppelter
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Netzfrequenz. Um diese Einstreuungen zu vermeiden und trotzdem den
Messaufbau zu beleuchten eignen sich Lichtquellen mit gut stabilisier-
ter Stromversorgung, also beispielsweise mit Labornetzteilen betriebene
LED-Beleuchtungen. Eine weitere Quelle fiir Storungen durch Licht sind
Lichtvariationen durch Abschattungen. Diese kénnen durch Schattenwurf
von Personen, Liifter in Lampengehdusen oder auch Zerhackerrader ent-
stehen. Um diese optischen Storquellen zu eliminieren wird der Aufbau
optisch durch ein lichtundurchléssiges schwarzes Tuch abgeschirmt und
die Raumbeleuchtung fiir die Messungen abgeschaltet.

Nach der Elimination der optischen Einstreuungen treten die elektro-
magnetischen Einstreuungen in den Vordergrund. Diese kénnen durch
magnetische Felder von Netzteilen verursacht werden. Insbesondere die
Zuleitungen zu den Leuchtdioden fiir die Anregelichtquelle haben sich
hier als storempfindlich erwiesen. Hierbei treten hauptséchlich Stérungen
von 50 Hz auf, die durch Modulation des LED-Stromes entstehen. Ein
Verdrillen der Leitungen sowie ein groflerer Abstand zu Netzteilen verrin-
gert hier die Storungen deutlich. Elektrostatische Einstreuungen wirken
auch direkt auf die Photodiode. Diese konnen nicht vom differenziellen
Verstarker eliminiert werden wenn sie asymmetrisch einwirken. Hiergegen
hilft es, die Unterseite des Aufbaus zu erden und mittels einer Alumini-
umfolie auch die Oberseite abzuschirmen. Zusétzlich muss die elektrisch
leitfahige Salzwasserlosung im Mikrofluidikkanal geerdet oder abgeschirmt
werden, da sonst iiber die Anschlussleitungen direkt auf der Vorderseite
der Photodiode elektrostatische Felder eingekoppelt werden. Ein weiteres
Problem sind starke magnetische Pulse, wie sie durch Schaltvorginge im
Stromnetz entstehen. Diese Storquellen sind schwer abzuschirmen. Deshalb
sollten Schaltvorgéinge wahrend der Messdauer vermieden werden.

Ein weiterer Punkt sind mechanische Schwingungen, die auf das optische
System einwirken. Sie kénnen iiber die Luft oder iiber den Labortisch iiber-
tragen werden. Hierbei hat sich gezeigt, dass die Ubertragung iiber die Luft
kein grofles Problem darstellt, jedoch jegliche Vibrationen am Labortisch
zu deutlichen Signalschwankungen fithren. Da dies fiir alle im Gebdude
vorhandenen Schwingungen gilt, werden z.B. Asynchronmotoren bei einer
Frequenz etwas geringer als 100 Hz im Spektrum sichtbar. Um hierbei
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Abhilfe zu schaffen, werden die Messungen entweder auf luftgefederten
Labortischen oder im Keller des Gebaudes durchgefiihrt.

Alle diese Storquellen lassen sich darauf zurtickfiihren, dass auf das Detek-
tionssystem entweder mechanisch, elektrostatisch oder optisch eingewirkt
wird. Bei Integration der elektrischen und optischen Komponenten in ein
kleines, abgeschlossenes System ist zu erwarten, dass die hier erwihnten
Probleme keine wesentliche Rolle mehr spielen. Elektrostatische Einstreu-
ungen und Streulicht kénnen einfach durch ein geschlossenes Gehéuse
verhindert werden. Mechanische Schwingungen fithren durch eine kleinere
Bauweise ebenfalls zu geringeren Stérungen.

3.2 Herstellungsprozess

Fiir die Bauteilherstellung wird eine weitverbreitete Softlithographiemetho-
de adaptiert, um die Mikrofluidikkanéle in das Bauteil zu integrieren [24].
Bei dieser Methode werden Negative der Mikrofluidikstrukturen zunéchst
auf einem Master photolithographisch hergestellt und danach in Silikon
abgeformt. Anschliessend wird das Silikon auf einen Glastrager gebondet
und mit fluidischen Anschlussleitungen versehen. Hierbei werden tiblicher-
weise hohe Silikonschichtdicken verwendet, um die notwendige Stabilitat zu
gewahrleisten. Fluidikanschliisse konnen dabei einfach in die Silikonform
gesteckt werden. Fiir die einfache Integration in einen Druckprozess eignen
sich jedoch keine starren Glassubstrate und hohe Schichtdicken fithren wie
in Kapitel 2.4.3 beschrieben zu geringen Intensititen des Anregelichtes.
Deshalb muss die Silikonschichtdicke reduziert werden.

Die Verwendung von Silikon vereinfacht und verkiirzt den Herstellungspro-
zess von Substraten im Labor im Vergleich zu aufwindigeren Atz-, Abform-
oder Prageverfahren und kann potentiell auch auf Rolle-zu-Rolle-Prozesse
iibertragen werden [123]. Andere Herstellungsmethoden wie das Hei8pré-
gen, sind jedoch besser skalierbar und eignen sich deshalb eher fiir hohe
Produktionsvolumina [8]. Die optischen Eigenschaften des Mikrofluidik-
systems hdngen nicht wesentlich vom verwendeten Herstellungsverfahren
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ab. Deshalb lassen sich die hier erzielten Ergebnisse gut auf gedruckte
mikrofluidische Systeme iibertragen.

Um mit der Softlithographie eine Geometrie zu erreichen, die der Geometrie
eines im Rolle-zu-Rolle-Druckprozesses hergestellten Mikrofluidikchips
entspricht werden folgende Modifikationen durchgefiihrt. Die Schichtdicke
des Silikons wird auf wenig mehr als die Kanaldicke reduziert indem
bei der Abformung der Kanéle eine Folie auf das noch fliissige Silikon
aufgedriickt wird. Diese Folie dient gleichzeitig als Tragersubstrat und
enthéilt die Apertur. Das harte Glassubstrat wird durch eine diinn mit
Silikon beschichtete Filterfolie ersetzt. Durch das Zusammenbonden beider
Folien entsteht ein diinner, flexibler Mikrofluidikchip.

Im Folgenden wird der in Abbildung 3.7 dargestellte Herstellungsprozess im
Detail beschrieben. Eine 50 pm dicke Schicht Photolack (Microchem, SUS-
2050) wird mittels Spincoating auf einen Siliziumwafer aufgebracht. Danach
erfolgt das Ausbacken, der sogenannte Softbake, bei 65°C und 95°C, um
das Losungsmittel zu verdampfen. Anschliessend wird die mikrofluidische
Struktur mittels eines Mask Aligners (MJB3 Standard, Suss) von einem
Folienfilm auf das Substrat durch Belichtung tibertragen. Anschliessend
wird das Substrat wiederum auf 65 °C und 95 °C erhitzt, um den belichteten
Lack auszuhérten, der sogenannte Post Exposure Bake. Danach wird das
Substrat in die Entwicklerlésung gegeben, worin sich die unbelichteten
Bereiche auflosen und die Mikrofluidikstruktur als Negativ zuriickbleibt.
Damit ist der Master fiir die Silikonabformung fertig.

Fiir die Abformung wird als Silikon Polydimethylsiloxan (PDMS) (Sylgard,
184 silicone elastomer kit) eingesetzt. Es besteht aus Basismaterial und
Hérter, die im Verhéltnis 10:1 gut durchmischt werden. Anschliefend
werden Blasen aus der Fliissigkeit in einem Exsikkator entfernt. Bevor
eine geringe Menge PDMS mittig auf den Master gegossen wird, wird
dieser mit einem Tropfen HMDS (Sigma-Aldrich, Hexamethyldisilazane)
behandelt. Dadurch wird die Haftung des Silikons am Master nach dem
Aushérten deutlich verringert.

Als Tragersubstrat wird die Folie mit der Apertur eingesetzt. Diese wird
vor der Verwendung in einem Plasmaofen (Diener electronic, model Femto)
mit einem Sauerstoffplasma fiir eine Dauer von 240s bei 50 W Leistung
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behandelt. Dies erhoht die Haftung von PDMS an der Folie. Hierbei
wird auf die optisch relevanten Bereiche der Apertur ein Tropfen PDMS
aufgetragen, um spétere Blasenbildung in diesem Bereich zu verhindern.
Danach wird die Folie mit der Aperturseite nach unten auf den Master
gelegt und angedriickt. Durch das Andriicken wird das PDMS zwischen
Master und Folie gleichméfig verteilt. Durch weiteren Druck wird die
Schichtdicke des PDMS soweit reduziert, bis die Folie fast auf den Mi-
krofluidikstrukturen aufliegt. Beim Auflegen entstandene Blasen werden
dabei weitgehend nach auflen gedriickt.

Die Folie liegt nun dicht auf den Mikrofluidikstrukturen auf, kann aber
noch bewegt werden. Dies wird ausgenutzt um unter einem Mikroskop die
auf der Folie aufgebrachte Apertur auf den Mikrofluidikkanal auszurichten.
Hierbei wird die langste Apertur direkt hinter die Fokussierungsstruktur
auf dem Master platziert (sieche Abbildung 3.9). Danach erfolgt ein Aus-
heizschritt bei 100 °C fiir 600s um das PDMS zu hérten. Danach wird
die Folie mitsamt dem PDMS vom Substrat abgezogen und die iiberste-
henden Randbereiche abgeschnitten. Anschliefend werden Locher fiir die
Fliissigkeitsanschliisse in die Anschlusszonen gestanzt. Hierbei wird das
Stanzwerkzeug von der PDMS-Seite her aufgesetzt. Dies geschieht damit
erstens die Oberfliche nicht verschmutzt und zweitens weisen dadurch
beim Stanzen um die Stanzlocher entstehende Verformungen nach auflen
und behindern das Bonding nicht.

Um den Chip zu komplettieren wird eine blaue Filterfolie eingesetzt (Lee
Filters, no. 071HT). Diese wird fir 120s mit Sauerstoffplasma behan-
delt. Auf diese Folie wird im Spincoater mittig PDMS gegossen und dann
bei 1500 RPM fiir 60s sowie danach bei 4000 RPM fiir 60s rotiert. Da-
durch entsteht eine flichige 10 pm bis 20 pm dicke PDMS-Schicht. Diese
wird bei 100°C fiir nur 60s vorgeheizt, um das PDMS zwar etwas zu
verfestigen, jedoch nicht auszuhédrten. Anschliessend wird die Folie mit
der Mikrofluidikstruktur fiir 30s in das Sauerstoffplasma gegeben und
beide Folien mit den PDMS-Schichten zusammen gepresst. Innerhalb
von 12h entsteht eine feste Verbindung beider Schichten. Damit ist der
Mikrofluidikkanal komplett.
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Die diinne PDMS-Schicht auf der Filterfolie erfiillt zwei Zwecke. Einerseits
verbessert sie die Haftung, andererseits schiitzt sie die Farbschicht vor der
im Kanal flieenden Fliissigkeit. Wenn eine fliissigkeitsresistente Filterfolie
eingesetzt wird, kann prinzipiell direkt auf PDMS gebondet werden und
innerhalb von kurzer Zeit eine feste Haftung erreicht werden [124]. Dadurch
konnte die Herstellungsdauer deutlich verkiirzt werden.

Der fertige Mikrofluidikchip wird in Abbildung 3.2 dargestellt. Aufgrund
der fiir die Herstellung eingesetzten diinnen Folien hat er eine hohe Flexi-
bilitdt und kann im Gegensatz zu aus Glas oder sprodem Kunststoff herge-
stellten Mikrofluidikchips in Rolle-zu-Rolle-Prozessen verarbeitet werden.

Die Schichtstruktur des Mikrofluidikchips in der Messzone ist als Mikrosko-
paufnahme in Abbildung 3.8 dargestellt. Hierbei wird die LED direkt auf
den Farbfilter (Schicht D) aufgesetzt. Damit in den verbleibenden Zwischen-
rdumen durch den niedrigen Brechungsindex von Luft keine hohen Verluste
bei der Lichttransmission auftreten wird fliissiges PDMS-Basismaterial oh-
ne Aushérter als zéhfliissige Masse auf die LED und den Chip aufgetragen.
Durch die beiden Silikonschichten (Schicht Ca und Cb) wird der Mikroflui-
dikkanal (Schicht F) komplett eingeschlossen und sowohl die Apertur als
auch der Anregelichtfilter vor Fliissigkeit geschiitzt. Die Apertur befindet
sich auf der der Silikonschicht zugewandten Seite von Schicht E, also in
direkter Ndhe zum Mikrofluidikkanal. Auf der gegeniiberliegenden Detekti-
onsseite werden vor der Messung noch zwei Absorptionsfilter (Lee Filters,
#767) angebracht, ebenfalls mit PDMS-Basismaterial zur Brechungsindex-
anpassung. Darauf wird die Photodiode platziert. Fiir diese Messungen
wird die Photodiode mit einem zusétzlichen Stiick Kronglas fiir den In-
frarotbereich unempfindlich gemacht. Dieses wird durch die Plastikfilter
nur unzureichend ausgefiltert. Beim Einsatz von Detektoren, die in diesem
Bereich keine externe Quanteneffizienz mehr aufweisen, wird dies unnotig.

Wie in Abbildung 3.8 zu sehen ist wurden die parasitdren Schichtdicken
des Silikons sehr stark reduziert. Beim Anregelichtfilter besteht die Wahl
zwischen der normalen Version (Lee Filters, #71) und der temperatur-
stabileren Version (Lee Filters, #71HT). Letztere wird gewéahlt weil sie
auch eine deutlich geringere Schichtdicke von 56 pm gegeniiber 110 pm
der normalen Version aufweist. Auf der Detektionsseite ist der geringe
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Abstand zwischen Kanal und Detektor hinsichtlich der Lichtausbeute
aufgrund des grofieren Detektors nicht ganz so wichtig, jedoch fihrt ein
geringer Abstand zwischen Partikel und Apertur zu schirferen Kanten im
Detektorsignal wenn ein Partikel die Detektionszone betritt bzw. verlésst.
Der Lichtverlust durch die seitliche Einschrankung der Apertur, sichtbar
in der Draufsicht in Abbildung 3.9, fillt ebenfalls geringer aus wenn der
Abstand zum Kanal verringert wird.

3.3 Durchfiihrung der Messungen

Die Verbindung von Mikrofluidikchip mit den Zuleitungen ist aufgrund der
geringen Schichtdicke nicht durch Einstecken der Zuleitungen in Lécher im
PDMS moglich. Stattdessen werden die Zuleitungen in ein Stiick transpa-
rentes Plastik als Anschlussplatte und Halterung fest eingeklebt. Zwischen
Mikrofluidikchip und Anschlussplatte wird ein diinnes Stiick PDMS mit
Lochern bei den Anschliissen als Dichtung gelegt. Die Verbindung wird
iiber eine riickseitige Platte sowie Stahlfederklammern abgedichtet. Diese
Methode ermoglicht die Wiederverwendbarkeit aller Komponenten und
zerstort den Mikrofluidikchip nicht.

Vor der Durchfithrung der eigentlichen Messung muss der Mikrofluidikchip
blasenfrei mit Flussigkeit gefiillt werden. Hierfiir werden Spritzen mit
partikelfreier Fliissigkeit an die Anschliisse angeschlossen sowie am Ausfluss
mit Hilfe einer 50 ml-Spritze ein geringer Unterdruck erzeugt. Hierdurch
wird Flissigkeit aus den an den Einldssen angeschlossenen Spritzen in den
Chip hineingezogen ohne dass ein grofier Uberdruck aufgebaut werden
muss. Der Mikrofluidikchip wird so fiir einige Minuten gespiilt bis die
Blasen aus den Zuleitungen entfernt sind. Danach werden die die fiir die
Messung verwendeten Spritzen an die Zuleitungen und die Spritzenpumpen
angeschlossen. Hierbei muss beachtet werden, dass beim Spritzenwechsel
keine neuen Luftblasen in die Anschliisse gelangen.

Damit sich wahrend langerer Messvorgénge die Partikel nicht absetzen,
wurden Vorversuche gemacht, um die Sinkgeschwindigkeit der Partikel
iiber die Dichte des Mediums zu verringern. Hierbei hat sich gezeigt,



70 3 Fluoreszenzbasierte Partikeldetektion

dass die Partikel in reinem Wasser nach unten absinken, aber in un-
verdiinntem 10-fach konzentriertem PBST (Sigma-Aldrich, Phosphate
buffered saline with Tween-20 10x concentrate) aufschwimmen. Bei einem
Mischungsverhéltnis von 2 : 1 PBST zu Wasser verringert sich die Sink-
geschwindigkeit erheblich, sodass lang andauernde Messungen moglich
werden. Dieses Mischungsverhéltnis wird sowohl fiir den Proben- als auch
fiir den Mantelstrom eingesetzt.

Pro 1ml Probenfliissigkeit werden 100 pl dispergierte Kalibrationspartikel
(Kisker Biotech, Yellow Calibration Particles, 6.2 pm ) hinzugefiigt. Diese
Kalibrationspartikel haben Intensititen von 4.9 - 10%, 4.7 - 10°, 4.5 - 10*
MESF FITC (engl. molecules of equivalent soluble fluorophores of Fluore-
scein isothiocyanate ), sowie zusétzlich noch geringere Intensitdten und
ungeférbte Partikel, die mit dem vorliegenden System jedoch nicht de-
tektiert werden konnen.

Der Partikelstrom muss vor der Messung die Zuleitung weitgehend fiillen.
Da in den Zuleitungen ein Laminarfluss herrscht, flieit die Fliissigkeit
im Zentrum der Anschliisse mit doppelter Geschwindigkeit. Bei einem
Totvolumen von 460 pl der verwendeten Zuleitung erreicht also nach 230l
der Probenstrom den Mikrofluidikchip. Um einen ausreichend hohen Anteil
von Probenfliissigkeit zu erreichen werden etwa 500 pl Probenfliissigkeit bei
erhohter Pumprate geférdert bevor die Pumpraten an die fiir die Messung
vorgesehenen Werte angepasst werden.

Die Spritzenpumpe fiir den Probenstrom wird fiir die Messungen konstant
auf 50 ul/h eingestellt, wihrend fiir den Mantelfluss eine hohe Flussrate
von 3000 1ul/h, sowie eine niedrige Flussrate von 150 pl/h verwendet wird.
Die hohe Flussrate ergibt sich aus Experimenten, in denen die Flussrate
mit der geringsten Geschwindigkeitsvariation ermittelt wurde. Eine geringe
Geschwindigkeitsvariation wird angestrebt, da dann bei der Partikeldetek-
tion eine einheitliche Geschwindigkeit fiir die Partikel angenommen werden
kann. Dadurch werden theoretische Betrachtungen deutlich vereinfacht.
Die niedrige Flussrate ist dem gegentiiber deutlich verringert, um die Leis-
tungsfihigkeit des Systems bei geringeren Partikelgeschwindigkeiten zu
untersuchen. Ebenfalls kann hierbei der Einfluss einer grofieren Geschwin-
digkeitsvariation untersucht werden. Nach einer Anderung der Pumprate
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wird eine kurze Zeit gewartet, bis sich die Druckverhéltnisse ausgeglichen
haben und eine konstanter Fliissigkeitsstromung vorliegt.

Die Leuchtdiode wird zwischen den Messungen sowie fiir das Ausrichten
der Komponenten mit einem deutlich reduzierten Strom betrieben, damit
die Degradation des blauen Farbfilters verlangsamt wird. Vor dem Einbau
des Mikrofluidikchips wurden die Leuchtdiode und Photodiode aufeinander
grob ausgerichtet. Die Ausrichtung des Mikrofluidikchips erfolgt zuerst
optisch auf das gewlinschte Aperturfenster. Danach wird anhand des
transmittierten Lichtes (gemessen iiber das Photodiodensignal) die genaue
Ausrichtung durchgefiihrt. Hierbei wird das Photodiodensignal maximiert.
Fiir die Messung wird der Strom der Leuchtdiode auf voreingestellte 50 mA
geschaltet. Die Signale der Soundkarte werden mit einem Laborcomputer
aufgenommen und fiir die Weiterverarbeitung als lineare unkomprimierte
WAVE-Dateien gespeichert.

3.4 Ergebnisse

3.4.1 Partikelfokussierung

Voruntersuchungen zur Partikelfokussierung haben gezeigt, dass generell
nur bestimmte Flussgeschwindigkeiten zu geringen Variationen in der
Partikelgeschwindigkeit fithren. Fiir das verwendete Layout wurden Fluss-
geschwindigkeiten von 3000ul/h fir den Mantelstrom und 50 pl/h fiir
den Probenstrom ermittelt. Die Partikelgeschwindigkeit wird hierbei aus
der Halbwertsbreite des Pulses (engl. full width half maximum FWHM)
des gemessenen Fluoreszenzsignals der Partikel mit der hochsten Intensi-
tat ermittelt. Da sich die unterschiedlichen Partikelpopulationen nur in
der Intensitét, jedoch nicht in der Form unterscheiden, ist das Ergebnis
reprasentativ fiir alle gemessenen Partikelintensitéten.

Der Variationskoeffizient der Geschwindigkeitsverteilung betrédgt in die-
ser Messung 3.1 %. Dies deutet auf eine gute Fokussierung hin und ist
vergleichbar mit Literaturwerten [125].
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Interessant ist die Verteilung der gemessenen Geschwindigkeiten, dargestellt
in Bild 3.10. Partikel mit guter Fokussierung in der Kanalmitte haben
hierbei eine hohe Geschwindigkeit. Partikel, die nicht gut fokussiert sind
weisen eine geringere Geschwindigkeit auf. Im Histogramm fithrt das zu
einer einseitig verbreiterten Verteilung der Partikelgeschwindigkeiten.

Geschwindigkeitsmessungen mit groferem Abstand zur Fokussierungsstruk-
tur ergeben Variationskoeffizienten von circa 10 %. Dies lasst sich darauf
zuriickfithren, dass auch auf fokussierte Partikel weiterhin hydrodynami-
sche Kréfte einwirken. Hierdurch werden diese in Gleichgewichtspositionen
nahe den Kanalwéinden gedriickt [110, 125, 126]. Daraus ldsst sich ableiten,
dass eine Fokussierungsmethode, welche alle Partikel in die Kanalmitte
fokussiert, nur eine begrenzte Messstrecke zulédsst. Da die Gleichgewichts-
positionen prinzipiell abhédngig von der Partikelgréfie sind und der Kanal
ein parabolisches Geschwindigkeitsprofil aufweist kann es auch keine Fo-
kussierungsmethode geben, die Partikel beliebiger Grofie zuverlissig auf
dieselbe Geschwindigkeit fokussiert.

3.5 Rekonstruktion der Basislinie

In Abbildung 3.11 wird als obere, schwarze Kurve das Signal vor der Re-
konstruktion der Basislinie dargestellt. Dieses Signal weist niederfrequente
Schwankungen auf, welche sich im Sekundenbereich als ein zeitlich variieren-
der Offset &uflern. Durch diesen Offset wiirden Messungen von Signalpulsen
entsprechend verfilscht. Deshalb ist es notwendig, die Basislinie wieder-
herzustellen, sodass sich jede Pulsmessung auf dieselbe Referenz bezieht.
Die rote Kurve unter dem Messsignal stellt das mit einem Medianfilter der
Lénge von 1.3s extrahierte Signal dar. Hierbei wurden die hochfrequenten
Schwankungen ausgefiltert, wodurch der niederfrequente Anteil extrahiert
wird. Im Anschluss wird der niederfrequente Anteil vom gemessenen Signal
abgezogen. Daraus resultiert ein Signal mit wiederhergestellter, flacher
Basislinie, in Abbildung 3.11 unten als blaue Kurve dargestellt. Von Par-
tikeln generierte Pulse sollen die Wiederherstellung der Basislinie nur
minimal beeinflussen. Dadurch kénnen aus dem unteren Signal zusétzliche
Pulsamplituden ohne zuséitzlichen Offset extrahiert werden.
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Die Extraktion der Basislinie wird prinzipiell mit einer Art Tiefpassfilter
vorgenommen. Wird vom Originalsignal das tiefpassgefilterte Signal ab-
gezogen entsteht ein hochpassgefiltertes Signal, d.h. die niederfrequenten
Anteile wurden eliminiert. Ein Hochpass ist prinzipiell schon im Vorverstar-
ker enthalten. Dabei hat sich jedoch gezeigt, dass ein analoger Hochpass
ein ungewiinschtes Verhalten zeigt. Wenn im Signal ein starker Puls ent-
halten ist, dann weist das Signal nach dem Puls durch den Hochpass einen
Offset auf. Bei einem positiven Puls wird das Signal nach dem Puls zu
negativen Werten verschoben. Deshalb wird ein Hochpassfilter mit einer
Grenzfrequenz eingesetzt, deren Zeitkonstante deutlich ldnger ist als die
Pulsldnge. Dadurch wird dieser Effekt umgangen, aber es werden sehr
niederfrequente Stérungen mit verstiarkt. Diese Storungen sind deutlich
niederfrequenter als die Frequenzen der eigentlich zu messenden Pulse
und sollten wie in Abbildung 3.11 gezeigt vor der Signalauswertung mit
einem digitalen Filter entfernt werden.

Ein Medianfilter ausreichender Lange ist eine Moglichkeit, die niederfre-
quenten Anteile auch dann noch extrahieren zu kénnen wenn das Signal
Pulse enthélt. Dies beruht auf der Eigenschaft, dass wenige Extremwerte,
die z.B. hundertfach grofler als die Standardabweichung des Hintergrund-
rauschens sind, den Median nur geringfiigig verschieben. Ein Mittelwertfil-
ter oder andere lineare Signalfilter besitzen diese Eigenschaft nicht und
werden schon durch wenige Extremwerte stark beeinflusst. Es wére jedoch
prinzipiell denkbar, digitale lineare Filter so zu modifizieren, dass die von
Partikeln erzeugten Pulse durch eine zusétzliche Logik ausgefiltert werden.
Deshalb stellt sich die Frage, ob der Medianfilter in einem partikelfreien Si-
gnal prinzipiell mit optimierten linearen Filtern bei der Wiederherstellung
der Basislinie konkurrieren kann.

In Abbildung 3.12 werden verschiedene Methoden zur Wiederherstellung
der Basislinie verglichen. Der nichtkausale Medianfilter wird in dieser
Arbeit verwendet. Dieser wird mit Wiener Filtern und Mittelwertfiltern
verglichen. Diese werden jeweils als kausale Variante, sowie als nicht-kausale
Variante ausgefithrt. Bei der kausalen Variante wird die Basislinie zum ak-
tuellen Zeitpunkt ausschliesslich aufgrund zu diesem Zeitpunkt bekannten
Messwerten rekonstruiert. Dies ist fiir die verzégerungsarme Datenverar-
beitung z.B. in Partikelsortierern sinnvoll. Bei der nichtkausalen Variante
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stehen auch zukiinftige Messwerte zu Verfiigung, was die Verzogerung
um die halbe Filterlinge erhoht. Das dargestellte Giitekriterium ist die
Standardabweichung des Messsignals nach Rekonstruktion der Basislinie
im Vergleich zum originalen Signal. In Abbildung 3.12 wird die Lénge der
Filter variiert. Eine geringere Standardabweichung ist hierbei besser.

Alle Filter erzielen im Optimum sehr dhnliche Ergebnisse, was sich durch
den engen Wertebereich der vertikalen Achse dufert. Die erreichte Verrin-
gerung der Standardabweichung des Signals von nur etwa 30 % ergibt sich
durch den hohen Anteil von hochfrequentem Rauschen, das nicht vorher-
sagbar ist und deshalb auch nicht ausgefiltert werden kann. Nichtkausale
Filter erzielen generell etwas bessere Ergebnisse. Dies ist bei Mittelwertfil-
tern leicht zu erklaren, da der nichtkausale Filter aus den Signalanteilen vor
und hinter dem Messwert einen Filterwert bildet, der keinen Phasenversatz
besitzt, wihrend der kausale Mittelwertfilter dem aktuellen Signalwert
immer hinterherlduft. Bei zunehmender Filterlange wird dieser Effekt
starker und der vorhersagende Mittelwertfilter weist ab 200 ms deutlich
schlechtere Ergebnisse auf. Die Wiener Filter haben dieses Problem nicht,
da die Filterkoeffizienten fiir grofie Zeitdifferenzen entsprechend abnehmen.
Deshalb werden die Ergebnisse der Wiener Filter bei zunehmender Lange
besser. Fiir Filterlangen grofler als etwa 1000 ms werden die Ergebnisse mit
dem Mittelwertfilter sowie dem Medianfilter ebenfalls wieder schlechter.

Aus den in Abbildung 3.12 dargestellten Ergebnissen kann geschlussfolgert
werden, dass ein Medianfilter - sofern er nicht zu kurz oder zu lang ist - eine
sehr gute Qualitidt aufweist. Durch die Implementierung eines nichtlinearen
Wiener Filters, der die Priasenz von Partikeln berticksichtigt, ware kein
wesentlicher Zugewinn an Empfindlichkeit des Messsystems zu erwarten.

3.5.1 Pulsformen

Da sich bei der Partikelmessung idealerweise jeweils nur genau ein Partikel
im Messbereich befinden soll, ist es unter diesem Gesichtspunkt vorteilhaft,
diesen moglichst kurz zu wahlen. Deshalb werden die durch Partikel erzeug-
ten Pulsformen fiir verschiedene Aperturlangen von 18 um, 49 pm, 96 pm,
211 pum, 436 pm, 888 pm und 1779 pm verglichen. In Abbildung 3.13a sind
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die gemessenen Pulsformen fiir die hohe Flussrate sowie in Abbildung 3.13b
fir die niedrige Flussrate dargestellt. Die dargestellte Pulsform stammt
jeweils von einem einzelnen Partikel mit hoher Intensitédt und ist wiederum
reprasentativ fiir die gesamte Population aller Intensitdten, da die Partikel
sich geometrisch kaum unterscheiden.

Bei der hohen Flussrate sind die Pulsdauern wesentlich kiirzer als bei der
reduzierten Flussrate und die Bandbreitenlimitierung des Transimpedanz-
verstérkers fithrt zu Verzerrungen des Signals. Dies wird insbesondere fiir
die kiirzeren Aperturlingen deutlich. Dies kann durch einen Verstirker
mit héherer Bandbreite behoben werden. Mdoglichkeiten dies zu erreichen
sind eine geringere Verstirkung in der ersten Stufe oder der Einsatz eines
Operationsverstarkers mit hoherem Verstiarkungs-Bandbreiten-Produkt.
Fiir den Einsatzzweck hier ist die Bandbreite jedoch ausreichend, damit die
Pulsflanken bei der hohen Flussrate und langen Apertur zwar verformt, je-
doch die 50 %-Pulsbreite nicht wesentlich vergrofert wird. Dies ist der Fall,
da die Impulsantwort des Verstéarkers, welche bei den kurzen Aperturléngen
und hoher Flussgeschwindigkeit die Pulsform dominiert, deutlich kiirzer ist
als die Gesamtlinge des durch den Partikel erzeugten Pulses. Dies ist zu be-
achten, wenn die Partikelgeschwindigkeit iiber die Pulsbreite ermittelt wird
und wiirde sich dann bei Aperturlingen unterhalb 436 pm deutlich duflern.

Bei der niedrigen Flussrate tritt die Bandbreitenlimitierung durch die
ca. 10-fach breiteren Pulse in den Hintergrund. Diese Pulsformen kénnen
herangezogen werden, um das optische System zu beurteilen. Offensichtlich
besitzen die Pulsformen ab 211 pm Aperturldnge ein abgeflachtes Plateau.
Dies ist darauf zuriickzufithren, dass das vom Fluoreszenzpartikel emittier-
te Licht iiber eine Wegstrecke mit unveranderter Effizienz vom Detektor
empfangen wird. Des Weiteren haben die Flanken bis zu einer Aperturléange
von 888 ym eine nahezu identische Form. Dies kann auf Abschattungsef-
fekte durch die Apertur, wenn sich der Partikel nahe dem Anfang bzw.
Ende des Messbereiches befindet, erklart werden. Ebenfalls ist dies die Er-
klarung fiir das Fehlen des Plateaus und der deutlich geringeren Pulshohe
fir Aperturlangen unterhalb von 211 pm. In diesem Fall wird selbst bei
mittiger Position des Partikels innerhalb der Apertur eine deutliche Menge
der Fluoreszenz durch die Apertur abgeschattet und kann den Detektor
nicht erreichen. Auch verhélt sich die Pulsbreite nicht mehr proportional
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zur Aperturlidnge, da schrég durch die Apertur tretendes Licht einen ver-
haltnisméBig starken Anteil hat. Deshalb bieten Aperturlingen unterhalb
von etwa 150 pm bei der verwendeten geometrischen Anordnung prinzipiell
nur noch geringe Vorteile hinsichtlich der Verkiirzung von Pulsbreiten.

Fiir eine Aperturlinge von 1779 pm weicht die Form der Flanken des
erzeugten Pulses deutlich von den Formen zwischen 211 pm und 888 pm ab.
Der Grund hierfiir liegt in der Lénge der Leuchtfliche der LED mit 1000 pm.
Was die Pulsform bei der langsten Apertur bestimmt, ist also nicht die
Apertur selbst, sondern der von der LED ausgeleuchtete Bereich. Deshalb
ist die Pulsbreite auch nur geringfiigig breiter als bei der Aperturlinge
von 888 um. Eine weitere Verlingerung der Apertur ohne Anderungen bei
der Anregelichtquelle fithrt nicht zu einer Verbreiterung der Pulsform.

Ein interessanter Aspekt des flachen Plateaus der Pulsformen ergibt sich
zusammen mit dem quadratischen Geschwindigkeitsprofil des Kanals wenn
ein Rechteckfilter zur Rauschunterdriickung eingesetzt wird. Da die Maxi-
malgeschwindigkeit der Partikel aufgrund des Stromungsprofils im Kanal
begrenzt ist, existiert eine minimale Pulsbreite. Wird nun der Rechteck-
filter fiir diese Pulsbreite ausgelegt, ergibt sich auch fiir alle geringeren
Geschwindigkeiten derselbe Spitzenwert des gefilterten Signals, lediglich
die Breite des gefilterten Signals weist Variationen auf. Dies bedeutet,
dass prinzipiell Geschwindigkeitsvariationen der Partikel toleriert werden
kénnen wenn ein flaches Plateau in der Pulsform existiert und ein Recht-
eckfilter eingesetzt wird. Dieser Aspekt wird fiir die Weiterverarbeitung
der Signale bertiicksichtigt. Die Eigenschaften der LED als verhéltnismé-
Big grofiflachige und homogen beleuchtende Lichtquelle werden hierbei
genutzt, um die Einfliissse von Positions- und Geschwindigkeitsvariationen
der Partikel im Messsignal zu verringern. Dies wére mit eng fokussierten
Laserlichtquellen in dieser Form nicht moglich.

Durch die Wahl der Aperturldnge und der Flussgeschwindigkeiten kann
das System an unterschiedliche Einsatzzwecke angepasst werden. Eine
Abschétzung der maximal moglichen Partikelrate unter der Annahme
von dichtest gepackten, jedoch im Messbereich einzeln vorkommenden
Partikeln, ergibt fiir die niedrige Flussrate einen Durchsatz von 36 bis 406
Partikel pro Sekunde fiir die langste bzw. kiirzeste Apertur. Fiir die hohe
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Flussrate ergeben sich Partikelraten von 600 bis 2526 Partikel pro Sekunde
fir die langste bzw. kiirzeste Apertur. Die Einfliisse dieser Parameter auf
die Messgenauigkeit wird Kapitel 6 untersucht.

3.5.2 Histogramme der Partikelintensitaten

Um eine Aussage iiber die Leistungsfihigkeit des Messsystems im Hinblick
auf den Einsatz als Durchflusszytometer fiir floreszenzmarkierte Partikel
machen zu kénnen werden die an Kalibrationspartikeln mit unterschiedli-
chen Intensititen durchgefithrten Messungen als Histogramm in Abbildung
3.14 aufgetragen. Hierbei wird wiederum zwischen der niedrigen und ho-
hen Flussrate unterschieden, da diese sich im Partikeldurchsatz und der
Empfindlichkeit unterscheiden.

Eine bestimmte Partikelpopulation weist eine bestimmte Verteilung der
Intensititen auf. Fiir die Kalibrationspartikel ist die zugehorige Verteilung
sehr schmal und sollte sich im Histogramm als scharfe Spitze duflern.

In Durchflusszytometern werden iiblicherweise die Signale der Vorwértss-
treuung ausgewertet, um die Anwesenheit eines Partikels zu bestimmen.
Das zu diesem Zeitpunkt anliegende Fluoreszenzsignal wird ausgewertet,
um die Intensitdt des Partikels zu bestimmen. Diese Methode kann im
vorliegenden System nicht angewendet werden, da nur ein Signalkanal
vorhanden ist. Stattdessen sollen die Partikel anhand der Pulshéhen im
Fluoreszenzsignal detektiert werden.

Da die aufgenommenen Signale ein hohes Hintergrundrauschen aufweisen,
welches die Detektion von Partikeln mit geringen Intensitéiten erschwert.
Eine Filterung des Signals mit einem Tiefpassfilter ist deshalb sinnvoll.
Die Impulsantwort dieses Tiefpassfilters wird in diesem Kapitel manuell
optimiert. In den nachfolgenden Kapiteln erfolgt eine genauere Analyse
beziiglich der Filterung und Partikeldetektion aus lokalen Maxima. Fiir
die Bestimmung der Pulshohen werden die lokalen Maxima des gefilterten
Signals bestimmt und als Histogramm aufgetragen.

Um die Histogrammdaten aus den Messdaten zu erzeugen werden die
gemessenen Signale folgendermassen vorverarbeitet. Hierfiir wird die Ab-



78 3 Fluoreszenzbasierte Partikeldetektion

tastrate des Messsignals zunédchst um einen Faktor 5 bzw. 30 fir die
hohe bzw. niedrige Flussgeschwindigkeit verringert. Dies reduziert den
Rechenaufwand der nachfolgenden Operationen. Danach wird das Signal
mit einem Filter mit endlicher Impulsantwort (engl. finite impulse re-
sponse, FIR) tiefpassgefiltert. Hierfiir wird die Hann-Fensterfunktion [42]
mit einer Lange von 10 Abtastwerten gewéhlt. Diese Vorfilterung dient
vor allem der Unterdriickung von hochfrequentem Rauschen, was allein
durch ein Rechteckfenster aufgrund dessen scharfer Kanten weniger ef-
fizient wére. Anschlieend wird die Nulllinie des Signals mittels eines
Medianfilters von 1000 Abtastwerten Lénge rekonstruiert. Danach erfolgt
die Rechteckfilterung mittels eines Rechtecks von 20 Abtastwerten. Vom
resultierenden Signal werden nun die lokalen Maxima extrahiert, auf die
Intensitit des stirksten Kalibrationspartikels von 4.9 - 105 MESF FITC
normiert, und fiir die Histogramme in Abbildung 3.14 verwendet. Uber
diese Normierung werden alle linearen Einfliisse des optischen und elek-
trischen Systems korrigiert, was eine Kalibration jedes einzelnen Bauteils
des Messsystems {iberfliissig macht.

Als Kriterium fiir die prinzipielle Einsetzbarkeit als Durchflusszytometer
kann die Intensitét der zweithellsten Partikelklasse betrachtet werden. Die-
se liegt mit 4.7 - 10° MESF FITC nahe an einem berichteten Wert fiir mit
Fluoreszenzmarkern versehenen weissen Blutkorperchen [94]. Bei Betrach-
tung der Histogramme in Abbildung 3.14 ist zu sehen, dass diese Partikelin-
tensitit bei beiden Flussgeschwindigkeiten sehr gut sichtbar und deutlich
vom Rauschen und anderen Partikelpopulationen getrennt ist. Daher kann
angenommen werden, dass fiir diesen Zelltyp die Identifizierung von fluores-
zenzmarkierten Zellen durchgefiihrt werden kann. Bis zum Rauschlevel von
etwa 1 -10° MESF FITC konnen auch eine Reihe von mit fluoreszierenden
Antikorpern eingefarbte Blutzellen detektiert werden, beispielsweise die
Antikérper CD14 [92], CD20 [93], CD45 [93, 94] und CD52 [95].

Dartiber hinaus wird bei einer Reduktion der Flussgeschwindigkeit das
Rauschen deutlich reduziert, was die Population mit einer Intensitit von
4.5 -10* MESF FITC aus dem Rauschen hervortreten lisst. Da bei dieser
Population der Abstand zum Rauschen geringer ist wird das Histogramm
fiir diese Population unschérfer, ist jedoch im Histogramm noch deutlich
vom Rauschen trennbar.
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Eine weitere Reduktion der Partikelgeschwindigkeit ist hinsichtlich der
Signalverarbeitung problemlos méglich, was die Empfindlichkeit weiter ver-
bessert, jedoch den maximalen Partikeldurchsatz verringert. Ein Problem
hierbei ist jedoch das im Messsystem auftretende 1/f -Rauschen, welches
bei besonders niedrigen Frequenzen in Halbleiterbauteilen sowie durch
Fluktuationen der Fliissigkeitsstromungsgeschwindigkeiten auftritt. Diese
Art von Rauschen wird bei der Rekonstruktion der Basislinie eliminiert,
was jedoch nur moglich ist, wenn die durch die Partikel erzeugten Pulse
entsprechend kurz sind. Ebenfalls tritt bei geringen Flussgeschwindigkeiten
vermehrt ein Absetzen und Anhaften von Partikeln im Kanal auf, was
abhingig vom Partikeltyp ein Problem darstellen kann. Durch den Einsatz
entsprechend hochwertiger Halbleiter fiir die Elektronik und von Prézisi-
onspumpen fiir die Mikrofluidik kann also die Empfindlichkeit des Systems
fir bestimmte Partikelsorten potentiell deutlich gesteigert werden.

3.6 Zusammenfassung

In diesem Kapitel wurde ein Partikelmesssystem zu demonstriert, welches
einerseits auf teure und platzraubende Komponenten klassischer Durch-
flusszytometer verzichtet und portabel einsetzbar ist, aber andererseits
auch die Leistungsfahigkeit bewiesen hat, um fiir Detektionsanwendungen
in der Durchflusszytometrie zu gentigen. Durch die planare Struktur und
geringe Schichtdicke des Mikrofluidikchips wird eine preisgiinstige Herstel-
lung durch Druckprozesse ohne grundlegende Anderungen am optischen
oder mikrofluidischen System ermdglicht.

Als Stromversorgung dient ein einziger USB-Port was den batteriefreien
Einsatz an mobilen Geraten wie Tablet-Computern erlaubt. Durch den
Einsatz einer mit 1 mm Kantenldnge grossflachigen Lichtquelle sowie einer
noch grofleren Photodiode wird die Justage des Chips gegeniiber der
Ankopplung von Lichtwellenleitern oder Ausrichtung von fokussierten
Laserstrahlen deutlich vereinfacht.

Die Leistungsfihigkeit des optischen Systems wurde mit etwa 1-10° MESF
FITC bei einer Gesamtflussrate von 3050 pl/h bestimmt, was fiir die
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Detektion von mit fluoreszierenden Antikérpern eingefiarbten Blutzellen
mit in der Literatur berichteten Einfarbeintensitdten fiir die Antikorper
CD14 [92], CD20 [93], CD45 [93, 94], sowie CD52 [95] ausreicht. Durch die
Partikelfokussierung mit einem Variationskoeffizienten der Geschwindigkeit
von nur 3.1 % sowie einer aufgrund der grofien Leuchtfliche sehr geringen
Positionsabhingigkeit wird bei der Messung eine hohe Genauigkeit erreicht.

Des Weiteren wurde durch eine Flussratenreduktion die Empfindlichkeit
weiter gesteigert, sodass auch Fluoreszenzpartikel mit einer Intensitét
von 4.5 - 10* MESF FITC detektiert werden konnten. Hierdurch kann ein
Kompromiss zwischen Durchsatz des Analyts und Empfindlichkeit des
Messinstru