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1 Einleitung

Seit der Einfithrung der Photokoagulation im dJahr 1959 durch Meyer-
Schwickerath [Meyer-Schwickerath, 1954] hat sich dieses Verfahren zu einer sehr er-
folgreichen und gut etablierten Behandlungsmethode in der Augenheilkunde entwickelt.
Durch Bestrahlung mit einem cw-Laser wird ein Gewebeschaden am Augenhintergrund
erzeugt, der sich vom retinalen Pigmentepithel (RPE) in die angrenzenden neuronalen
Retinaschichten erstreckt. Durch die Variation des Strahlungsflusses, des Durchmessers
des Bestrahlungsflecks oder der Bestrahlungsdauer ist es moglich, die Gréfle und die
Starke der Koagulation zu verdndern, um ein optimales Behandlungsergebnis zu erzie-
len. Die optimalen Bestrahlungsparameter sind abhingig von der Pigmentierung des
Auges und miissen deshalb fiir jeden Patienten individuell eingestellt werden. Nach Er-
mittlung der Behandlungsparameter im Randbereich des Auges fillt die Koagulations-
stiarke tiber den gesamten Augenhintergrund trotz konstanter Bestrahlungsparameter
zum Teil sehr unterschiedlich aus, und es kann im ungunstigsten Fall zu unerwiinsch-
ten Blutungen am Auge kommen. Eine Verfeinerung der Photokoagulation durch eine
Online-Dosimetrie wiirde von Vorteil sein da sie eine gleichméfBigere Starke und Gro-
Be der Koagulationsareale und eine sicherere und schnellere Behandlung gewéhrleisten

konnte.

Messung der Veranderung der Lichtstreuung [Inderfurth et al., 1994] oder der Autofluo-
reszenz [Framme et al., 2002] wurden an der Retina als mogliche Dosimetrieverfahren
evaluiert, konnten sich klinisch jedoch nicht durchsetzen. Die Histologie, als Goldstan-
dard fiir die Bewertung der Koagulationen ist zeitaufwendig und in vivo nicht durch-
fithrbar. Ein wichtiger, den biologischen Effekt bestimmender Evaluationsparameter ist
der Temperaturverlauf wiahrend der Koagulation. Zeitaufgeloste Temperaturmessungen
der Retina wihrend der Laserkoagulation sind mit der Optoakustik, einer neuen nicht
invasiven Messtechnik, die den durch einen zuséatzlichen gepulsten Messlaser erzeugten
Druckunterschied im Auge misst, moéglich [Schlott et al., 2007, Brinkmann et al., 2012].
Ein Ringwandler, der in einem Kontaktglas integriert ist, misst die integrale Starke des
akustischen Transienten. Dieser korreliert mit der erzeugten Temperaturerh6hung im
Auge [Kandulla et al., 2006]. Die ortsaufgeloste Wirkung der Koagulation auf die ver-

schiedenen retinalen Schichten kann mit diesem Verfahren nicht bestimmt werden.



1. Einleitung

Die Optische Koharenztomographie (OCT) [Drexler, 2008] ist das bisher einzige Bildge-
bungsverfahren, das nicht-invasiv und in vivo die verschiedenen Gewebeschichten der
Retina darstellen kann. Neben morphologischer Information liefert die OCT durch Aus-
wertung der Phase des Signals als Doppler-OCT auch quantitative Informationen iiber
Bewegungsgeschwindigkeiten im Gewebe [Milner et al., 2002]. Die OCT hat sich in den
letzen Jahren als eine Untersuchungsmethode zu Diagnose und Nachuntersuchung in
der Augenheilkunde etabliert [Sakata et al., 2009]. Die OCT zeigt auch nach einer Photo-
koagulation die durch Behandlung erzeugten Verinderungen in der Gewebemorphologie

mit sehr hoher Auflésung [Framme et al., 2009].

Die direkten Auswirkungen einer Laserbestrahlung auf retinale Gewebe wurden bisher
noch nicht mit OCT dargestellt. Es existieren lediglich OCT basierte Untersuchungen zur
thermischen Koagulation von Blutgefaf3en [Barton et al., 2001, Black et al., 2005]. Eine
Darstellung der dynamischen Gewebeverianderungen wiahrend der Photokoagulation der
Retina mittels OCT verspricht zum einen zu einem tieferen Verstdndnis der Vorgéinge
beizutragen, zum anderen kénnte sie ein neues nicht invasives Dosimetrieverfahren er-

moglichen.

In dieser Arbeit sollten die apparativen Voraussetzungen fiir OCT-Messungen wihrend
der Laserbestrahlung der Retina von enukleierten Tieraugen und anésthsierten Kanin-
chen geschaffen werden. Desweiteren sollten Art und Ausmaf} der durch die Laserbe-
strahlung erzeugten Gewebeverinderungen dokumentiert und analysiert werden. Im

Einzelnen beschreibt diese Arbeit die folgenden Punkte:

1. Adaption eines Hochgeschwindigkeits-OCT-Systems an eine Laserspaltlampe:
Um eine Aufnahme von OCT-Bildern wihrend einer Photokoagulation zu ermoglichen,
wurde eine Optik zur Einspiegelung eines 2-dimensional scannenden OCT-Systems in
den Strahlengang einer Laserspaltlampe entwickelt, welches die Funktionalitat der Spalt-

lampe und der optoakustischen Temperaturmessung nur minimal beeintrachtigt.

2. Charakterisierung des OCT-Aufbaus:

Die zur Aufnahme dynamischer Prozesse durch OCT notwendige Aufnahmegeschwin-
digkeit wurde abgeschéatzt. Bei einer zu geringen Bildrate kommt es durch Verwischung
des Interferenzmusters (“Fringe Washout®) zu einem Abfall der Signalstérke bis hin zum
kompletten Verschwinden des Signals. Besonders bei der Messung von Wegléangenénde-
rungen durch Auswertung der Phasendifferenzen des OCT-Signals ist die Aufnahmege-
schwindigkeit von elementarer Bedeutung. Aus diesem Grund wurde eine Abschéatzung

der minimal und der maximal vom OCT-System aufzulésenden Geschwindigkeiten vor-
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1.0.

genommen.

3. Programmierung der Messsoftware zur Datenerfassung und Entwicklung
von Algorithmen zur Auswertung der OCT Messungen:

Zur Erreichung einer hohen Messgeschwindigkeit wurden Datenvolumen von bis zu 200
MB pro Sekunde auf einem RAID-Verbund Festplattensystem abgespeichert. Dazu wur-
de eine spezielle Messsoftware in LabVIEW entwickelt, die eine Abspeicherung ohne Da-
tenverlust bei der maximalen Aufnahmegeschwindigkeit des OCT-Gerédtes ermoglichte.
Zur nachtraglichen Auswertung der Messergebnisse wurde ein Auswerteprogramm er-

stellt, welches auch Bewegungsartefakte korrigiert.

4. Vergleich von OCT-Bildgebung und optoakustischer Temperaturmessung
wihrend einer Laserbestrahlung der Retina ex vivo an enukleierten
Schweineaugen:

Die Darstellbarkeit von Photokoagulationen durch die OCT wurde zunéchst an enuklei-
erten Schweineaugen untersucht. Zusétzlich zu der OCT-Bildgebung wurde die Tempera-
tur mittels Optoakustik bestimmt. Neben den Anderungen der Gewebestreuung sollten
Gewebeverschiebungen durch Auswertung der Phaseninformation der OCT-Messungen
bestimmt werden. Diese wurden mit dem Temperaturverlauf und der Koagulation des
Gewebes in Zusammenhang gebracht. Die Temperaturverteilungen in der Retina wih-
rend der Bestrahlung wurden berechnet, um die thermische Expansion des Gewebes zu

modellieren.

5. Vergleich der lateralen und axialen Ausdehnung von Koagulationsherden
zwischen OCT und Histologie:

Die Histologie wird als Goldstandard fiir die Beurteilung von Koagulationsherden ange-
sehen. Der Vergleich zwischen Histologie und der OCT-Bildgebung ist eine gute Methode
um die Auswirkungen der Laserbestrahlung auf das Gewebe zu evaluieren [Toth et al.,
1997, Birngruber et al., 1995]. Mit einer Bestrahlungsreihe konnte der Bezug zwischen
Histologie und den durch die OCT bestimmten Verinderungen in den Streueigenschaf-
ten, sowie der mittels phasensensitiver OCT bestimmten Gewebeverschiebung herge-

stellt werden.

6. Vergleich von OCT-Bildgebung und optoakustischer Temperaturmessung
wiahrend einer Laserbestrahlung der Retina irn vivo an Kaninchenaugen:

Durch die in vivo unvermeidlich von Herzschlag und Atmung hervorgerufenen Gewebe-
bewegungen, wird die Analyse der durch die Laserbestrahlung hervorgerufenen Gewebe-

bewegung erschwert. Erste Versuchsreihen an Augen anésthesierter Kaninchen quanti-
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1. Einleitung

fizierten diese Bewegungen und zeigten die prinzipielle Moglichkeit einer Kompensation.



2 'Theorie

2.1 Optische Koharenztomographie

Der grundséitzliche Aufbau eines OCT-Systems besteht aus Lichtquelle, Interferometer
und Detektor. Das Prinzip der OCT ist in Abbildung 2.1 mit einem Michelson-Inter-
ferometer demonstriert. Die Strahlung einer kurzkohérenten Lichtquelle wird hier paral-
lelisiert und durch einen Strahlteilerwiirfel gleichméfig in Referenzstrahlung, beschrie-
ben durch das elektrischen Feld Egr(¢), und Probenstrahlung Eg(¢) aufgeteilt
[Fujimoto und Drexler, 2008].

Referenzspiegel

E_

Referenzarm

rAm
il

Lichtquelle {1

Probenspiegel

Probenarm

Blende

Computer

| Detektor l—‘Datenerfassung l——

Abbildung 2.1 — Schematischer Aufbau eines OCT-Systems mit Freistrahlinterferometer

Im Referenzarm wird das Licht auf einen Spiegel fokussiert, und bei exakter Justierung
des Spiegels orthogonal zum Lichtstrahl wieder direkt zum Strahlteilerwiirfel zuriick-
reflektiert. Im Probenarm wird in diesem Beispiel das Licht auf die Probe, hier einen
Spiegel, fokussiert und interferiert dann nach Riickreflektion mit dem Referenzlicht. Das
elektrische Feld am Ausgang des Interferometers ist die Summe der Felder von Referenz-
und Probenstrahlung Er(¢) + Eg(¢). Das Interferenzsignal aus Proben- und Referenzarm

muss eine ausreichend konfokale Lochblende passieren, um sicherzustellen, dass das
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2. Theorie

Probenlicht raumlich auf dem Detektor eine konstante Phase besitzt und sich somit der
Interferenzkontrast durch Mittelung iiber verschiedene Phasen des Interferenzsignals

nicht reduziert.

Die Signale werden mittels eines Photodetektors aufgenommen, welcher die Intensi-
tat der elektrischen Felder misst, die proportional zum Quadrat des Gesamtfeldes ist
[Fujimoto und Drexler, 2008]:

I, ~|ER1?>+|Es|?> +2EREgcos(2kAL) 2.1)

AL ist die Wegliangendifferenz zwischen dem Signal aus dem Referenzarm und dem Si-

gnal aus dem Probenarm.

Es gibt verschiedene Ansitze zur technischen Realisierung des OCT Messverfahrens.
Das alteste ist das Time-Domain-OCT-Verfahren (TDOCT), bei dem das Interferenzsi-
gnal aller spektraler Komponenten mit einer Photodiode aufgenommen wird. Der Refe-
renzarm verandert zyklisch seine Léange, um kontinuierlich die Intensitét der Interferenz
zu messen und somit die Tiefeninformation aus der Probe zu erhalten. Der Photostrom
wird verstéarkt, mit einer Datenerfassungskarte digitalisiert und mit dem Computer nu-
merisch bearbeitet. Wird AL variiert, erhilt man einen A-Scan, welcher das tiefenaufge-
loste Reflektionsprofil der Probe an der Stelle des fokussierten Probenstrahls ist. Durch
Verwendung einer breitbandigen, d.h. kurzkohérenten, Lichtquelle wird nur dann eine
Interferenz gemessen werden, wenn die Weglidngendifferenz des Referenzarms und des

Probenarms im Bereich der Kohérenzlidnge liegt.

Die neueren Fourier-Domain-OCT-Systeme (FDOCT) verwenden hingegen einen Detek-
tor, welcher die Interferenz spektral aufgelost misst. Bei einem FDOCT ist es nicht
mehr notwendig den Referenzarm in der Linge zu variieren und es kann dadurch eine
hohere Messgeschwindigkeit mit einem besseren Signal-zu-Rausch-Verhéiltnis erreicht
werden [de Boer, 2008]. Technisch umsetzen lasst sich FDOCT als Spektralradar, wel-
ches mittels einer breitbandigen Superlumineszenzdiode (SLD) und eines Spektrome-
ters das Interferogramm direkt auf einen Liniendetektor abbildet oder als Swept-Source-
OCT (SSOCT), bei dem die Breitbandigkeit der Lichtquelle mit einem in der Wellenlan-
ge durchstimmbaren Laser realisiert wird. Spektralradar hat den Vorteil einer hohen
axialen Phasenstabilitat. Es konnen mit modernen CMOS-Kameras Aufnahmegeschwin-
digkeiten von bis zu 312 kHz erreicht werden [Potsaid et al., 2008]. Bei SSOCT liegt
das Phasenrauschen héher als bei dem Spektralradar, allerdings kénnen Photodioden

und Hochgeschwindigkeits-A/D-Wandler verwendet werden. Dies fiihrt zu einem grof3en
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2.1. Optische Koharenztomographie

Geschwindigkeitsvorteil gegeniiber den CMOS Kameras und es werden Aufnahmege-
schwindigkeiten von tiber 5 MHz erreicht [Wieser et al., 2010].

Um eine hohere Flexibilitat im Interferometer zu erhalten wird in vielen Féllen der
Strahlteilerwiirfel durch einen 2 x 2-Faserkoppler mit monomoden Fasern ersetzt (Abb.
2.2). Dies ist vor allem in der medizinischen Anwendung ein Vorteil, da die Fasern ei-
ne rdumliche Trennung zwischen den beiden Interferometerarmen ermoglichen und die
konfokale Lochblende ersetzen. Zudem wird ein scannender Mechanismus integriert, um
einen bestimmten lateralen Bereich abtasten zu konnen. Wahrend der Scanner schritt-
weise den fokussierten Probenstrahl iiber die Probe fiahrt, werden kontinuierlich A-Scans
aufgenommen und im Computer zu einem zweidimensionalen Querschnittsbild (B-Scan)
verarbeitet. Wird ein zweiachsiger Scanner in den Aufbau integriert, sind auch dreidi-

mensionale Volumenbilder moglich.

[ ) Spiegel
Lichtquelle L
Faserkoppler
Rotierender Spiegel
Probenarm
[ Detektor

Datenerfassung |=—

F S N

Computer

Probe

Abbildung 2.2 — Schematischer Aufbau eines fasergekoppelten OCT-Systems mit scannenden

Elementen

2.1.1 Theorie der Spectral-Domain-OCT

In dem Michelson-Interferometer von Abbildung 2.1 sei das elektrisches Feld in der kom-
plexen Darstellung als [Izatt, 2008]:

E; = s(k)eikz—wD (2.2)

beschrieben. Die elektrische Feldamplitude s(k) ist dabei eine Funktion der Wellenzahl
k = 27n/A mit der Kreisfrequenz w = 2nv. Die Wellenldange A1 und die Frequenz v sind

mit dem Brechungsindex n(A) und der Lichtgeschwindigkeit im Vakuum c¢/n(1) = Av ge-
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2. Theorie

koppelt. Fiir die weitere Betrachtung wird der Strahlteilerwiirfel als achromatisch und
mit einem Teilungsverhéltnis von 0,5 angenommen und der Referenzspiegel besitze die
elektrische Feldreflektivitit rz und entsprechend die Leistungsreflektivitat R = |rg|%.
Der Abstand zwischen Strahlteiler und Referenzspiegel betrigt zg. Fur den Probenarm
wird eine Aufeinanderfolge von N diskreten reflektierenden Flichen mit dem Abstand
zs und der Feldreflektivitat rg angenommen. Jede Reflektion erzeugt ein elektrisches
Feld &\/’Q‘“)rsnei@kz&_w”. Auch hier wird die Leistungsreflektivitdt von jedem Reflek-
tor mit dem quadrierten Betrag der Reflektivitat fiir das elektrische Feld beschrieben
Rgy, = |rg,|?. Im Falle eines diskreten Streuers ergibt sich somit fiir die in den Strahltei-

lerwiirfel zuriickreflektierten Felder des Referenzarms

E; .
Egp= \/—%rReLZkZR (2.3)
und des Probenarms
E; y i2kz
Eg= E Y rgpetetsn (2.4)
n=1

Die Felder werden beim zweiten Durchgang durch den Strahlteilerwiirfel noch einmal
um den Faktor /2 abgeschwicht und interferieren auf dem Detektor, welcher mit der
Sensitivitat p einen Photostrom Ip erzeugt, der proportional zum Quadrat der Summe

der eingehenden Felder ist.

P 1sB)  iohan-wn . SR & i@hag ot
Ip(k) = =(|—=rge"“*F +——= ) rgpe s ) (2.5)
21V2 V2 7;1

Durch zeitliche Mittelung entfallen die zeitabhéingigen Terme. Fiir die spektrale Abhén-
gigkeit der Emission der Lichtquelle wird zur Vereinfachung < |s(k)|?> > durch S(&) er-

setzt.

Ip(k) = E[S(k)(RR +Rg1+Rs..)]

N . .
+g S(k) Z \/M(elzk(zR_zsn) +e“’2k(zR—an))] 2.6)
n=1
N . .
Llsty 3 Ry (et o)
n#Zm=1

Vereinfacht man die Gleichung mit der Eulerschen Relation e'? = cos(¢) + i sin(¢) so er-

hélt man eine Gleichung fiir das spektrale Interferogramm, welches die vom Detektor



2.1. Optische Koharenztomographie

gemessene Abhingigkeit der Intensitéat von der Wellenzahl 2 widerspiegelt.

Ip(k) = Z[S(k)(RR +Rg1+Rga+..)]

N
+£|80) 3. VRrRsycos(2h(zr - 25a] @7
n=1 )
N
+£18w) Y. VEsiRsmeos2k(zsn ~ zsm)]
nZm=1

Die Gleichung setzt sich aus drei Summen zusammen. Die erste Summe besteht aus
weglangenunabhéngigen Termen des Lichtquellenspektrums, deren Amplitude propor-
tional zu der vom Referenzspiegel zuriickgestreuten Intensitit zuziiglich der Summe der
Probenintensitaten ist. Haufig werden diese als DC-Komponenten bezeichnet. Sie sind
meist die starkste Komponente auf dem Detektor. Die zweite Summe ist der erwiinschte
Signalterm. Er entsteht aus der Interferenz zwischen der in der Probe gestreuten Strah-
lung und der Referenzstrahlung. Die dritte Summe enthélt die Autokorrelationsterme.
Diese treten bei Interferenz der durch verschiedene Probestrukturen gestreuten Strah-

lungen auf. Dieser Term ist der schwichste der drei Terme des Interferogramms.

Um das Tiefenprofil \/R(zs) der internen Reflektivitidten in der Probe bestimmen zu

konnen, wird die inverse Fouriertransformierte von Gl. (2.7) gebildet.
ip(2)= Z[y(z)[RR +Rs1+Rgo+...1]

P
4

N
¥(2)® ) VRRRg,(6(z +2(zp — an)))] (2.8)
n=1

N
Y2)® Y  VRgyRsm(8(z+2(zsn —25m))

n#Zm=1

P
8

Die inverse Fouriertransformierte des Lichtquellenspektrums S(k) wird auch als Koha-
renzfunktion y(z) bezeichnet. Die Breite der Koharenzfunktion bestimmt die axiale Auf-
losung der OCT. Ist sie wesentlich geringer als der Messbereich, kann y(z) durch eine
0-Funktion ersetzt werden und man erhilt ndherungsweise das Tiefenprofil bzw. den
A-Scan.

ip(z) = 2[7(2)[RR +Rg1+Rgo+...1]
N
+ z Y VRRRsnly[2(zr — 25,)1+Y[-2(zR — 25,)]] 2.9)
n=1

N
* g Y. VRsuRsmlyl2(zsn —zsm)1+y[-2(2sn — 25m)]]
n#m=1



2. Theorie

2.1.2 Axiale und laterale Auflosung

Bei der Betrachtung der lateralen Auflosung eines OCT-Systems wird ein gaullformiges,
zylindersymmetrisches Profil des im Probenarm fokussierten Lichtstrahls angenommen
(Abb. 2.3). Vergleichbar ist dies mit einem im Reflektionsbetrieb scannenden konfokalen
Mikroskop, wobei die Monomodefaser als Lochblende fiir die Beleuchtung und die Detek-
tion des zuriickgestreuten Lichts fungiert [Izatt, 2008]. Im Gegensatz zur konventionel-
len Mikroskopie ist es mit der OCT durch die interferometrische Detektion moglich, eine

axiale Auflosung unabhéingig von der numerischen Apertur des Fokusses zu realisieren.

Die axiale Auflosung 6z wird, wie Gl. 2.8 zeigt, durch die Kohédrenzlidnge der verwende-
ten Strahlung bestimmt und ist somit invers proportional zur Bandbreite der Lichtquelle
AA [Fujimoto und Drexler, 2008]. Breitbandige Lichtquellen sowie eine geringe Zentral-

wellenliange Ag fithren somit zu einer hohen axialen Auflosung.

_2:1n(@ A

2.10
b4 AL ( )

0z=1,
Die transversale Auflosung éx in der OCT-Bildgebung ist, dquivalent zur konfokalen
Bildgebung, abhingig von dem Auflosungsvermogen der Linse oder des Linsensystems.
Der Durchmesser des scannenden Gaul3schen Strahls ist dabei invers proportional zur
Numerischen Apertur (NA) des fokussierten Lichtstrahls [Saleh und Teich, 2007]:
_2. Mo

Sx = 2.11
YT I NA 2.11)

Eine sehr hohe transversale Auflosung wird also durch eine hohe Numerische Aper-
tur erreicht. Die laterale Auflosung steht allerdings in Beziehung zum Tiefenmessbe-
reich. Wie bei der klassischen konfokalen Bildgebung wird Strahlung nur im Bereich
der Schéarfentiefe, d.h. der Rayleighléange des Fokusses, detektiert. Das bedeutet, dass ei-
ne Erhohung der transversalen Auflosung zu einer Verkleinerung des axialen Bildfeldes
FOV,yjq fiihrt:

2-n-A

2 2.12
n-NA2 ( )

F OVaxial =

Es ist somit von Vorteil fiir die OCT eine kleine Apertur zu verwenden, um auch in grof3e-
rer Messtiefe im streuenden Medium noch eine gute Signalintensitit zu erreichen. Das
laterale Bildfeld FOV,,,, wird im Wesentlichen durch die im Aufbau integrierten Scan-

ner bestimmt:
FOWViatera1 = 2+ f - Omax (2.13)

10



2.1. Optische Koharenztomographie

Im einfachsten Fall bewegen diese den Probenstrahl durch die Eingangsapertur einer

Linse der Brennweite f mit einem Winkel von maximal 6,,,x.

Strahlengang Probenarm
0

max

Fokussierende Linse

- < Laterale Auflésung

Axiales Bildfeld

.- Axiale Auflésung

!

Laterales Bildfeld

Abbildung 2.3 — Schematische Darstellung der Probenarmoptik unter Annahme eines gauf3for-

migen Strahlprofils nach [Izatt, 2008]

2.1.3 Artefakte durch Objektbewegungen (Fringe Washout)

In der Optischen Kohérenztomographie konnen Bildartefakte entstehen, wenn sich das
Messobjekt mit hoher Geschwindigkeit bewegt. Dabei wird unterschieden zwischen der

axialen und der transversalen Bewegung der Probe [Yun et al., 2004].

Axiale Bewegungen konnen besonders beim Spectral-Domain-OCT, welches den Vorteil
einer sehr hohen Phasenstabilitat aufgrund der gleichzeitigen Aufnahme eines komplet-
ten Interferogramms hat, zu Problemen fithren [Leitgeb, 2008]. Bei einer Bewegung der
Probe verschiebt sich das Interferenzmuster wahrend der Aufnahmezeit iiber den Linien-
detektor und infolge dessen verschlechtert sich die Modulationstiefe und daraus folgend
die Sensitivitat des Systems. Bei einer axialen Verschiebung der Probe um Az = |v,T|
wiahrend der Integrationszeit T der Zeilenkamera verringert sich das Signal-Rausch-
Verhiltnis (SNR) um den Faktor [Yun et al., 2004]:

sin?(kgAz)

ASNRAxial =

(2.14)

11



2. Theorie

ko = % steht fiir die zentrale Wellenzahl des verwendeten Spektrums. Der Signalver-

lust entsteht durch eine kontinuierliche Phasenverschiebung der Interferenz wahrend
der Integrationszeit und wird als ,Fringe Washout“ bezeichnet, der bei sehr hohen Ge-

schwindigkeiten sogar zu einem kompletten Signalverlust fithren kann.

Eine weitere Verminderung des SNR kann durch eine laterale Bewegung im System,
zum Beispiel durch schnelles kontinuierliches Abtasten der Probe, verursacht werden
[Yun et al., 2004, Leitgeb, 2008]. Hierbei ist der SNR-Verlust abhingig von der Auslen-
kung der Scanner Ax wiahrend der Integrationszeit der Kamera und von der Halbwerts-
breite des Gaul3schen Strahlprofils 6x im Fokus [You et al., 2006].

2

- Ax
ASNRLateral = —5-logio1+0,5-

ﬁ) (2.15)

Bei einer lateralen Bewegung der Probe kann es zudem zu einer Verschlechterung der
axialen und transversalen Auflosung kommen, da die effektive Grofle des fokussierten
Probenstrahls durch die Bewegung vergroflert und die Breite des Spektrums eines je-
den Streupunkts in der Tiefe reduziert wird. Es gibt mehrere Moglichkeiten die durch
hohe laterale oder axiale Bewegungsgeschwindigkeiten verursachten Verluste im SNR
zu minimieren. Durch eine Erhohung der A-Scan Rate und durch schnelleres Auslesen
der Zeilenkamera werden die axialen und lateralen Verschiebungen der Probe wihrend
der Expositionszeit verringert. Eine gepulste Lichtquelle erméglicht eine kiirzere Belich-

tungszeit bei gegebener Integrationszeit des Zeilendetektors [You et al., 2006].

2.1.4 Phasenempfindliche (Doppler-) OCT

Spektralradar-OCT hat den Vorteil einer hohen Phasenstabilitidt. Durch Auswertung der
Phase des OCT-Signals konnen Probenverschiebungen mit einer Auflésung von einigen
Nanometern detektiert werden [Leitgeb, 2008]. Das gemessene Interferogramm Ip(k)
aus (Gl. 2.7) wird durch die inverse FFT vom Wellenzahlraum % in den Ortsraum z trans-

formiert und resultiert in einem komplexen Ausdruck der Form:
FFT, H{Ip(k)} = Re Ip(z) +iIm Ip(z) = [Ip(z)|e'¥? (2.16)

Der Betrag

1Ip()| = \/ Re2 Ip(z) + Im2 Ip(z) (2.17)

der inversen Fouriertransformation ist dabei das Mal} fir die axiale Amplitudenreflek-

tion, aus der in der weiteren Signalbearbeitung der A-Scan ermittelt wird. Die Phase

12



2.1. Optische Koharenztomographie

ImIp(z)

= (2.18)
Re Ip(z)

tangp(z) =

des A-Scans ist dagegen statistisch und tréigt keine Information. Werden zwei A-Scans
innerhalb der lateralen Auflésung an einer Stelle gemessen, so ist die Anderung der
Phase A@(z) zwischen den beiden A-Scans durch die absolute Verschiebung 6z der Probe

parallel zum Messstrahl gegeben:
Ap(2) = @j+1(2) —@;(2) = kodz (2.19)

Aus der Phasenidnderung kann die z-Komponente der Geschwindigkeit einer Bewegung
von Strukturen in der Probe errechnet werden. Bei Kenntnis des Winkels a zwischen
der Strahlachse und dem Geschwindigkeitsvektor kann die Bewegungsgeschwindigkeit

berechnet werden.

V@)= o l)cos(a)j;M[cpm(z) ¢ (2)If A-Scan (2.20)

dabei steht f4_scqn fiir die A-Scan-Rate. Im Falle einer langsamen und kontinuierlichen
Geschwindigkeit, wie etwa des Blutflusses in einem Gefal}, besteht die Moglichkeit M
Phasenprofile an derselben lateralen Position aufzunehmen. Die Bildung der Phasendif-
ferenz kann auch direkt wéhrend des Scannens von zwei lateral benachbarten Tiefen-
profilen (z.B. x11 und x12) erfolgen, wie in Abbildung 2.4 dargestellt.

Damit die Phasen der A-Scans, die subtrahiert werden, noch korreliert sind, miissen sich
die zugehorigen Tiefenprofile auf einem gemeinsamen Speckle befinden. Dies wird opti-
mal bei Subtraktion zweier Tiefenprofile aus zeitlich hintereinanderfolgenden B-Scans

erreicht. Mit der Zeitdifferenz At ergibt sich fiir die Geschwindigkeit:

A'O [(pr—Scanl B (pr—ScanZ]

t) =
v(®) 47w-cosa At

(2.21)

Diese Methode ist vorteilhaft fiir die Aufnahme zeitlicher Prozesse und Abfolgen von lo-

kal begrenzten Ereignissen.

Fiir eine zuverlidssige Dopplermessung ist es notwendig zwei Phasenwerte in einem Be-
reich von 7 aufgenommen zu haben, da ansonsten die Eindeutigkeit der Messung verlo-
ren geht. Aus dieser Bedingung ergibt sich die maximal messbare Geschwindigkeitskom-

ponente v, in Richtung des OCT-Strahls. Diese hiangt direkt von der Wellenldnge und der
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2. Theorie

Probenstrahl

X21,X325 - Y Jr Yy

Abbildung 2.4 — Schematische Darstellung eines Gefdf3es mit Blutfluss welches von einem B-

Scan zu den hintereinanderliegenden Zeitpunkten T'1- T3 abgebildet wird.

Messgeschwindigkeit der Kamera ab:

Aofa_
V(Zmax) = % (2.22)

Im Falle der Differenzbildung zwischen zwei zeitlich nachfolgenden B-Scans muss die
Messgeschwindigkeit der Kamera mit der Bildwiederholrate ersetzt werden. Die minimal
messbare Geschwindigkeit hangt vom Phasenrauschen des Systems ab
[Zhao et al., 2000a,Zhao et al., 2000b]. Ist die Probe in Ruhe, sollten bei der Subtraktion
die Phasendifferenzen Null ergeben. Im Realfall erhilt man Schwankungen der Pha-
se durch Bewegungsrauschen des Aufbaus und durch das Photonenrauschen. Die Stan-
dardabweichung o¢ des Rauschens als Phasendifferenz in (Gl. 2.20) eingesetzt ergibt die

minimal auflosbare Geschwindigkeit.

Um die Phasendifferenz zwischen zwei Tiefenprofilen zu bestimmen, multipliziert man
zweckmafBigerweise den einen aus der inversen Fouriertransformation erhaltenen kom-

plexen A-Scan (Gl. 2.16) mit dem konjugiert-komplexen zweiten A-Scan und bestimmt
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2.1. Optische Koharenztomographie

die Phase dieses Produktes. In Abbildung 2.5 a.) ist dieses Vorgehen in der Gaullschen
Zahlenebene mit Vektordiagrammen fiir die zum ersten Tiefenprofil zugehorige komple-
xe Zahl z; mit dem Phasenwinkel ¢; und die zum zweiten Tiefenprofil zugehorige Zahl
z9 mit dem Phasenwinkel @2 dargestellt. In diesem Beispiel erhilt man durch Subtrak-
tion die korrekte Phasendifferenz @3 — ¢1, da der resultierende Winkel kleiner als 7 ist
b.). Erhilt man eine Phasendifferenz grof3er als 7w, wie in 2.5 c.) dargestellt, besteht das
Problem einer Mehrdeutigkeit der Winkelkoordinate. Wird z; komplex konjugiert, was
einer Spiegelung an der reellen Achse entspricht und anschlieBend mit zo multipliziert

erhéilt man die korrekte Phasendifferenz zwischen den Tiefenprofilen d.).

)

3z
pis
2

Abbildung 2.5 — Schematische Darstellung zur Subtraktion der komplexen Phasen anhand einer
Gaullschen Ebene. a.) Vektordiagramm zweier komplexer Zahlen mit einer Phasendifferenz klei-
ner 7. b.) Vektordiagramm zur Visualisierung der Berechnung einer komplexen Phasendifferenz
kleiner m durch komplexe Konjugation und Multiplikation c.) Vektordiagramm zweier komplexer
Zahlen mit einer Phasendifferenz grofler 7. d.) Vektordiagramm zur Visualisierung der Berech-

nung einer komplexen Phasendifferenz m durch komplexe Konjugation und Multiplikation
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2.1.5 Expansion

Fir den Vergleich zwischen optoakustisch gemessenen Temperaturen mit den in der Re-
tina auftretenden Verschiebungen wurde zunéchst die Geschwindigkeit des Gewebes in
z-Richtung durch Subtraktion zweier Tiefenprofile aus zeitlich hintereinanderfolgenden
B-Scans mit der Zeitdifferenz At bestimmt (Gl. 2.21). Durch die Integration der berech-
neten Geschwindigkeit v,(¢) iiber den Zeitraum der Laserbestrahlung kann die lokale

Verschiebung des Gewebes Az(t) berechnet werden:

t
Az(t) :f v (7)dT. (2.23)
0

Die durch die Laserbestrahlung induzierte Temperaturinderung im absorbierenden Ge-
webe fiithrt zu einer Volumenénderung. Dieser Effekt ist auf die thermische Expansion
zuriickzufithren und wird durch den volumetrischen Ausdehnungskoeffizienten y oder
im Spezialfall der eindimensionalen Ausdehnung durch den linearen Ausdehnungskoef-
fizienten x bestimmt [Spahr et al., 2012]:

oL v

ﬁ:K-L und ﬁ—yV (2.24)

Unter der Bedingung der Massenerhaltung gilt die Kontinuititsgleichung:

9
a—';’ +div(pd) = 0. (2.25)

Diese kann unter Beriicksichtigung des Geschwindigkeitsvektorfeldes v, sowie des Zu-

sammenhangs zwischen der Dichte und der Masse

op -m

- 2.26
ov. V2 ( )
angenidhert werden durch:
oT
—y-a+div(5):0. (2.27)

Durch eine Integration tiber die Zeit erhilt man den Zusammenhang zwischen einer

Temperaturveranderung AT, dem volumetrischen Ausdehnungskoeffizienten y und der

Divergenz des Verschiebungsvektorfeldes Ar:

_ div(A7)
Y

AT

(2.28)
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2.1. Optische Koharenztomographie

Eine Temperaturerhohung fiihrt demnach in der Regel zu einer Verschiebung in allen

drei Raumrichtungen.

Ax O0A 0A
x y+ z

0
div(AF) = 2.29
(A7) Ox - o0y 0z ( )

Die Berechnung der Verschiebung aus den Phasendifferenzen enthélt nur die Informa-
tion tiber die axiale Verschiebung Az des Gewebes. Bei einer gleichméfBigen und grof3-
flachigen Bestrahlung iiber ein homogenes Schichtsystem konnen die Verschiebungen
der beiden verbleibenden Raumrichtungen x und y vernachlissigt werden. Da dies je-
doch den Idealfall einer Bestrahlung darstellt, ist die Bestimmung der Verschiebung
durch die Optische Kohdrenztomographie aufgrund Nichtberiicksichtigung der Symme-
trieeigenschaften nicht exakt. Wegen der groflen Unterschiede zwischen der Dicke der
absorbierenden Schicht der Netzhaut (Dicke des RPE 6um) und dem verwendeten Fleck-
durchmesser (50 um - 200um) sind die Bedingungen fiir ein ausgedehntes Schichtsystem
aber anndhernd gegeben. Unter dieser Annahme liefert die Ableitung der berechneten

Verschiebung in z-Richtung eine gute Ndherung fiir die lokale Expansion:

. O0A
£(2) = div(AF) » — (2.30)

0z
Fir kleine Expansionen kann also eine relative Volumenausdehnung mit dem dreifachen
Wert einer relativen Lingenidnderung angenommen werden. Aus der Expansion kann

somit eine Temperaturerh6hung durch die Naherung:

1 oA
AT ~=. 222 (2.31)
Y 0z

bestimmt werden, wenn der thermische Expansionskoeffizient fiir das Gewebe bekannt

1st.

2.1.5.1 Einfluss des Brechungsindexes auf die spezifische Expansion von Wasser

Der lokale Temperaturanstieg AT fiihrt zu einer Dichtednderung p im Gewebe und somit
zu einer Volumenénderung.

AV _ p(To)— p(T'(2))

2.32
14 p(To) (2:32)

Die Dichte und das Volumen von Wasser und Gewebe hidngen nicht linear von der Tem-
peratur ab. Fiir Wasser im Temperaturbereich zwischen 25 °C und 50 °C steigt der ther-
mische Expansionskoeffizient y = 0V/0T/V von 2,5 x 107K ! auf 4,5 x 107K ! und die
durch Gleichung 2.32 ermittelte spezifische Expansion de/0T von 6,6 x 107°K~! auf 1,5 x

17
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107K~ (Abb. 2.6).

In der OCT werden optische Weglidngeninderungen gemessen. Eine durch die OCT ge-
messene thermische Expansion wird deshalb durch die temperaturabhingige Brechungs-
indexdnderung beeinflusst. Die optische Wegldnge OWL ist definiert als das Produkt
zwishen der geometrischen Weglidnge L. und dem Brechungsindex n. Beide sind abhéingig

von der Grundtemperatur Ty [Guan et al., 2011].

L
OWL(To)zf n(To)dl =n(Toy) L (2.33)
0

Erfolgt eine Temperaturerhhung AT, dndert sich auch der wellenldngenabhingige Bre-
chungsindex des Mediums n(1). Mit dem thermischen Expansionskoeffizienten y kann

der Ausdruck fiir die optische Wegldnge umgeformt werden zu:

dn(1)

n(To) + T AT|-(1+yAT)d! (2.34)

L
OWL(To+AT) = f
0

Der temperaturabhingige Brechungsindex von Wasser fiir die OCT-Zentralwellenldnge
von 840nm wird dabei durch eine Approximation von Cauchy-Koeffizienten bestimmt
[Bashkatov und Genina, 2003].

B(T) C(T) D)
+ +

(A, T)=AT)+ =5+~ + g

(2.35)

Basierend auf Gleichung 2.34 kann die durch OCT gemessene, spezifische Expansion un-

ter Einfluss einer Brechungsindexéinderung, somit theoretisch angenéhert werden durch:

o€ Y on
9% T YA+ AT 2.36
o7 = MTOgAT+ o (2.36)

Durch den Brechungsindex reduziert sich die durch OCT ermittelte spezifische Expan-
sion fur den Temperaturbereich von 25°C und 50 °C somit auf Werte zwischen 4,8 x
105K~ und 3,5 x 107 °K~! (Abb. 2.6).
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0,00025 ¢ lineare Expansion

—— optische Expansion
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Abbildung 2.6 — Theoretisch angenéherte spezifische Expansion ohne Beriicksichtigung des Bre-

chungsindexes (schwarz) und mit Beriicksichtigung des Brechungsindexes (rot)

2.2 Optoakustische Temperaturmessungen

2.2.1 Optoakustik

Die Absorption von gepulster Laserstrahlung fithrt auf Grund der thermischen Expansi-
on zu einer Druckerhéhung im Gewebe mit anschlielender Emission einer Schallwel-
le [Kandulla, 2009]. Die Schallwelle propagiert mit Schallgeschwindigkeit durch das
erhitzte sowie die daran angrenzenden Medien und kann mit einem Sensor detektiert
werden. Dabei ist die Amplitude der Schallwelle p,,,, proportional zu dem im Absorber

erzeugten maximalen Druck P;"**(¢):
Pmax ~ szx (2.37)

Fir ein homogenes, absorbierendes und nicht streuendes Medium nimmt die Bestrah-
lungsstarke H(z) der Laserstrahlung in diesem Medium mit dem Absorptionskoeffizien-
ten p, nach dem Lambert-Beerschen Gesetz exponentiell mit der Tiefe z ab [Kandulla,
2009]:

H(z) = Hpe He? (2.38)

Hj steht fiir die Bestrahlungsstirke auf der Oberfliche des Mediums. Die durch die Ab-
sorption im Medium deponierte Energiedichte W(z) ist durch das Produkt aus Absorpti-
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onskoeffizient y, und der lokalen Bestrahlung H(z) gegeben:
W(2) = u.Hz) (2.39)

Fiir die Bedingung des thermischen Einschlusses, wenn die Heizzeit so kurz ist, dass nur
vernachlissigbar wenig Wiarmeenergie das betrachtete Volumen verlisst, ergibt sich die
hierdurch induzierte Temperaturerhohung AT(z) dann als:

W(z)

Cypo

AT(z) = (2.40)

dabei bezeichnet C, die spezifische Warmekapazitidt bei konstantem Volumen und pg
die Dichte. Diese Temperaturinderung bewirkt eine Druckerh6hung innerhalb des Me-
diums, welche zu einer thermoelastischen Ausdehnung des Gewebes fiihrt. Hierdurch
erfolgt die Emission einer Druckwelle, welche im akustischen Einschluss, wenn die Heiz-
dauer 7 kiirzer ist als die Zeit, die der Schalltransient benotigt um das erwarmte Volumen

zu durchqueren, durch
Po(2) = LAT () (2.41)
KT

beschrieben wird. y ist hier wieder der thermische Volumenausdehnungskoeffizient und
k7 die isotherme Kompressibilitit des Gewebes. Werden die Gleichungen (2.39) und
(2.40) in die Gleichung (2.41) eingesetzt, so ergibt sich die thermoelastische Drucker-
hohung in einem homogenen absorbierenden Gewebe unendlicher Ausdehnung fiir La-

serpulse, deren Pulsdauern das thermische und akustische Einschlusskriterium erfiillen,

als :
Po(z) = — ) W(z) = Tu H(2) (2.42)
CUKTPO
mit:
Y
r= (2.43)
CUKTPO

Zur Vereinfachung der Gleichung wird der dimensionslose, materialspezifische Griinei-
senkoeffizient I' eingefiihrt, welcher die Druckerh6hung mit der absorbierten Energie bei

gleichbleibendem Volumen beschreibt.
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2.2.2 Berechnung der Gewebetemperatur aus dem

optoakustischen Signal

Das Maximum p,,,, der am Schallwandler detektierten akustischen Welle ist abhéin-
gig von der Gewebetemperatur, weil der thermische Expansionskoeffizient des Gewebes
und damit I' mit steigender Temperatur 7' zunehmen. Wird also bei unterschiedlichen
Ausgangstemperaturen das Gewebe durch den Laserpuls um einen kleinen zusétzlichen

Beitrag AT erhitzt, so werden unterschiedlich starke optoakustische Signale gemessen
(Abb. 2.7).

Laserpulse — pmax(T1) %
EEEEEE ol
/'#-w- — Q
|
\ \
T>T
2 1 %
7 pmax(T4)
Laserpulse 5
=
EEEENEE el e E
I
\ \ \

Z Zeit

Abbildung 2.7 — Prinzip der optoakustischen Temperaturbestimmung nach [Kandulla, 2009]

Um von den am Schallwandler detektierten optoakustischen Signalen Riickschliisse auf
die Temperatur des absorbierenden Gewebes ziehen zu kénnen, muss die Temperaturab-
hingigkeit des Griineisenkoeffizienten bekannt sein.

DPmax(T) ~Hol'(T) = %F(T) ~Eo[(T) (2.44)
Bei bekannter Pulsenergie E(, bekanntem Radius des Laserflecks ro und bekannter Tem-
peraturabhingigkeit des Griineisenkoeffizienten ist aber in der Regel der Proportionali-
tatsfaktor zwischen p,,q, und HoI'(T') nicht bekannt, da die akustische Ankoppelung des
Detektors an das Gewebe nicht reproduzierbar hergestellt werden kann. Deshalb sind
mit optoakustischen Messungen nur Temperaturianderungen iiber Zeitbereiche, in denen

sich der Proportionalitdtsfaktor nicht dndert, messbar. Die Temperaturabhingigkeit des
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Griineisenkoeffizienten I'(T") muss experimentell bestimmt werden. Dazu wird das Gewe-
be, z.B. die Retina, flachig mit einem Infrarotlaser aufgeheizt [Luft, 2010] und die Tem-
peratur mit einem Thermoelement gemessen. Die mit dem Schallwandler bei verschiede-
nen Ausgangstemperaturen mit einem zweiten Nanosekunden-Laser erzeugten Druck-
werte werden dann auf die Temperaturerh6hung mit einem Polynom zweiten Grades
zuriickgerechnet. Limitiert wird die Temperaturbestimmung durch auftretende starke
Streudnderungen im Gewebe im Bereich hoher Bestrahlungsstarken. In diesem Fall ver-
dndern sich die Gewebeparameter so stark, dass eine Kalibrierung zwischen Druck und
Temperatur nicht mehr gegeben ist. Die mittels Optoakustik bestimmten Temperaturer-
hohungen sind die mittleren Temperaturwerte iiber den Bestrahlungsfleckdurchmesser.
Die Spitzentemperatur im Zentrum kann nachfolgend durch eine exponentiell abfallen-
de, von der Bestrahlungsdauer abhingige Anpassungskurve angendhert werden [Schlott
et al., 2012].

Das hier beschriebene Prinzip der nicht invasiven optoakustischen Messung von Tem-
peraturidnderungen des Gewebes wurde in den letzten Jahren zu einem Kklinisch ein-
setzbaren Verfahren zur Messung des Temperaturverlaufs an der Retina wihrend der
Photokoagulation entwickelt [Brinkmann et al., 2012].

2.3 Modellierung von Wiarmeleitung im Gewebe

Absorption von Laserstrahlung in der Netzhaut bei der Photokoagulation bewirkt eine
raumliche Temperaturverteilung AT(7,t), die von der lokalen Absorption des Gewebes
und der thermischen Diffusion bestimmt wird [Kandulla, 2009, Birngruber et al., 1985].
Die rdumliche und zeitliche Temperaturverteilung wird durch die Thermodiffusionsglei-

chungen beschrieben:

% —a-ATF )= Z()LLZZ (2.45)
Die thermische Diffusivitét a ergibt sich dabei aus der Gleichung nach a = k/(p¢-cp) aus
der Warmeleitfahigkeit &, der spezifischem Warmekapazitit ¢, und der Dichte pg. Die in
dem Medium pro Zeit deponierte Energiedichte q(7,t) ist abhéingig von der rdumlichen
Ausdehnung der Laserbestrahlung und der raumlichen Verteilung der Gewebeabsorpti-
on l,. Bei den Berechnungen der Gewebetemperaturen wurde davon ausgegangen, dass
die rdumliche Verteilung der Bestrahlung im Bestrahlungsfleck wegen der Abbildung
des Ausgangs der Multimodefaser auf dem Augenhintergrund mit einem Rechteckprofil

angenidhert werden kann. Der runde Bestrahlungsfleck mit dem Radius ro wurde dabei
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durch einen rechteckigen Fleck mit gleicher Fliche approximiert [Kandulla, 2009].

Fiir einen unendlich ausgedehnten, homogenen Absorber der Schichtdicke d mit einem
quadratischen Bestrahlungsfleck der Kantenldnge 2a und einem rechteckigen zeitlichen
Pulsverlauf der Dauer 1 ergibt sich als Losung der Thermodiffusionsgleichung die von

der Laserstrahlung verursachte Temperaturidnderung als:

Ha P

AT (7, t) =

t
f dt'0(t +t' —t)exp(—pqz + pat)
0

(2.46)

X

erf(x_a)—erf(x+a) [erf(y_a)—erf(y+a)
2vat! 2vat’ 2vat! 2vat
z z—d
erf( - \/at’) —erf( - \/at’)
2vat! Ha 2vat! Ha

Die rdumliche Integration wird dabei unter der Verwendung der Errorfunktion (erf(x) =

X

% f(f e“"zdw) sowie der Heaviside-Sprungfunktion 6 durchgefiihrt und die materialspezi-
fischen Parameter des Gewebes fiir Dichte p, spezifische Warmekapazitit ¢, und Wér-
meleitzahl x wurden durch die entsprechenden Materialkonstanten fiir Wasser angené-
hert. Bei einem mehrschichtigen Gewebe wird die Temperaturerhohung fiir jede absor-
bierende Schicht unter Beriicksichtigung der unterschiedlichen Absorptionskoeffizienten
Uq getrennt bestimmt und anschlieBend unter Verwendung des Superpositionsprinzips
addiert.

n
ATges(F, )= ) AT(F,1) (2.47)
i=1

Fir die Modellierung der Temperaturverteilung am enukleierten Schweineauge wird ein
Dreischicht-Modell verwendet. Der komplette vordere Augenabschnitt, der Glaskorper
sowie die Netzhaut werden nicht als absorbierende Medien angenommen. Es wird je-
doch in den Berechnungen beriicksichtigt, dass durch Streuung nur 55% des Laserlich-
tes die absorbierenden Schichten erreicht und dort zur Erwarmung beitragen kann. Die
erste absorbierende Schicht ist das 6 um dicke RPE mit einem Absorptionskoeffizienten
von 1024/mm. Die zweite Schicht besteht aus der unpigmentierten Bruch’schen Mem-
bran mit einer Schichtdicke von 4 um, die an die dritte Schicht, der Choroidea, mit einer
Schichtdicke von 200um und einem Absorptionskoeffizienten von 270/mm anschlief3t.
Der Temperaturanstieg ist im Bereich des RPE am hochsten (Abb. 2.8) und zeigt einen
leicht unsymmetrischen Verlauf mit einem steileren Temperaturabfall in Richtung der
Retina, welcher auf die zusitzliche, geringere Absorption des Lichts in der Choroidea

zuruckzufiithren ist.

Der mittlere Temperaturanstieg iiber den Bestrahlungsfleckradius R kann durch Anpas-
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Abbildung 2.8 — Durch Losung der Thermodiffusionsgleichung (2.46 und 2.47) berechneter Tem-
peraturanstieg AT in Abhingigkeit der Tiefe z. Die angenommene Bestrahlungszeit betriagt

400 ms mit einer Leistung von 10 mW mit Fleckdurchmessern von 50 um, 100 pum und 200 um.

sung der Thermodiffusionsgleichung punktweise tiber eine Tiefe z berechnet werden und
ist damit direkt vergleichbar mit den optoakustischen Messwerten.
2 R
Tt = 5 [ AT (00 (2.48)
R=Jo

Die Verschiebung des Gewebes kann durch eine Integration der temperaturabhéingigen,
isotropen thermischen Expansion (Gl. 2.32) iiber die gesamte Retinadicke bestimmt wer-
den. Unter der Annahme einer isotropen Expansion wurde die lineare, thermische Ex-

pansion als ein Drittel der volumetrischen Expansion angenommen:

1 (%2 p(To) - p(T(2))
3 z1 p(TO)

Der Anstieg der Verschiebung pro K (spezifische Verschiebung) { = Az/AT,,q kann nach

Az = dz (2.49)

Gleichung 2.49 fiir kleine Temperaturanstiege berechnet werden.

2.4 Medizinische Grundlagen

2.4.1 Anatomie des Auges

Betrachtet man das Auge im Schnittbild (Abb. 2.9), so wird dessen komplexe Anatomie
ersichtlich. Umgeben wird das Auge von der Lederhaut oder Sklera welche aus hartem,

weillem Bindegewebe besteht [Campbell, 1998], und zum Schutz des Augeninneren und
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2.4. Medizinische Grundlagen

zur Aufrechterhaltung des Augeninnendrucks dient. An der Vorderseite des Auges ist die
Sklera durchsichtig. Dieser Bereich wird als Hornhaut (Cornea) bezeichnet und bildet
eine brechende Flache, durch die das Licht in das Auge eintreten kann. Unter der Sklera
befindet sich im hinteren Teil des Auges die pigmentierte und mit grof3en Arterien und
Venen versorgte Aderhaut oder auch Choroidea. Sie ist das am stiarksten durchblutete

Gewebe des Korpers und sorgt fiir die Erndhrung der duleren Netzhaut.

Ziliarkorper

Bindehaut

Augen-
muskal

Lederhaut
Aderhaut
Metzhaut

Metzhaut Blutgefad

Sehgrube Sehnerv

im gelben Fleck (Makula)"

Abbildung 2.9 — Schematische Darstellung des menschlichen Auges nach [Gray, 2000]

Im vorderen Bereich bildet die Aderhaut eine ringférmige Regenbogenhaut (Iris). Die-
se verleiht dem Auge die Augenfarbe und reguliert die ins Auge eintretende Lichtmen-
ge. Die Linse hinter der Iris ist transparent und kann die Brechkraft des Auges durch
Anderung ihrer Form variieren. Die Einstellung der Fokalldnge wird als Akkomodation
bezeichnet. Der Ziliarkorper produziert das Kammerwasser, welches den Bereich vor der
Linse (vordere Augenkammer) und den Bereich hinter der Linse (hintere Augenkammer)
fullt.

Die Netzhaut oder auch Retina mit den Photorezeptoren befindet sich auf der Innensei-
te der Aderhaut und bildet die innerste Zellschicht der Wand des Auges. In der Retina
befinden sich als lichtempfindliche Struktur etwa 125 Millionen Stdbchen und sechs Mil-

lionen Zapfen. Diese sind in einer Zellschicht angeordnet, die direkt an dem retinalen
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Pigmentepithel anschliefit (Abb.2.10). Das RPE und die Photorezeptorzellen sind ledig-
lich durch Adhéision lose miteinander verbunden und das Eindringen von Fliissigkeit bei
einer krankheitsbedingten Netzhautablosung fiihrt sehr rasch zu einer Auflésung dieser
Verbindung [Coupland und Bechrakis, 2008]. Das RPE und die Choroidea werden durch
die Bruch’sche Membran getrennt. Diese versorgt das RPE und die Photorezeptoren mit
Sauerstoff und Makromolekiilen aus den in der Choroidea gelegenen Gefiaflsystemen und
bildet in Hohe der RPE-Zellen die dullere Blut-Retina-Schranke.

Innere Grenzmembran

Ganglienzellschicht

. Innere plexiforme Schicht
Miller-Zellen P

B Auitere Grenzmembran

{H\: A L ?'|__ V) Schicht mit Stabchen
; und Zapfen
'|1:|:|-»'lnlm|=- -, (\ i ! e Pigmentschicht

Abbildung 2.10 — Schematischer Schnitt durch die menschliche Retina nach [Gray, 2000]

=

Die Stabchen sind sehr lichtempfindlich und fiir alle sichtbaren Wellenléngen sensitiv.
Die Zapfen hingegen werden erst durch stiarkeres Licht erregt und konnen drei Spektral-
bereiche (Farben) unterscheiden. Die Signalverarbeitung erfolgt durch die in Lichtein-
fallsrichtung vor den Stdbchen und Zapfen gelegenen Zellschichten, welche Nervengewe-
be (Bipolar- und Ganglienzellen) enthalten. Diese Zellen haben die Aufgabe die Photo-
rezeptoren zu Schalteinheiten, sogenannten Reizfeldern, zusammenzufassen. Anschlie-

Bend werden die Signale iiber den Sehnerv ans Gehirn weitergeleitet.

2.4.2 Krankheitsbilder der Makula

Es gibt verschiedene Krankheitsbilder der Makula, die mittels Photokoagulation be-
handelt werden. Bei der altersabhiangigen Makuladegeneration (AMD) findet eine Ein-

schrankung des hochauflésenden Sehzentrums in der Mitte des Gesichtsfeldes statt
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2.4. Medizinische Grundlagen

[Kirchhof, 2000], welches im Spéatstadium auch zur Erblindung fithren kann. Mit stei-
gendem Alter nimmt die Haufigkeit des Befundes zu. Die AMD manifestiert sich isoliert
am hinteren Augenabschnitt im Bereich der Photorezeptoren, des retinalen Pigmentepi-
thels, der Bruch’schen Membran und der Aderhaut [Hollwich, 1988]. Als Ursache wird
eine Ansammlung von lipidreichen Abbauprodukten in der Bruch’schen Membran und
in dem RPE selbst angesehen, die normalerweise vom RPE abgebaut werden. Die resul-
tierende Verdickung der Bruch’schen Membran behindert den Stoffaustausch zwischen
Aderhaut, RPE und Photorezeptoren. Alterstypisch nehmen die RPE-Zellen ab und so
verstarkt sich die Belastung der Einzelzellen. Die Funktionalitéit der RPE-Zellen nimmt
ab. In der Frithform kommt es zu Ablagerungen von extrazellularem Material unterhalb
der Netzhaut, die sich als helle Pigmentation im Fundusbild darstellen. Im Spatstadium
tritt ein scharf begrenztes Absterben der RPE-Zellschicht auf oder in selteneren Fillen
eine choroidale Neovaskularisation, das heif3t eine Neubildung von Blutgefiflen, die aus
der Choroidea in die Netzhaut einwachsen. Zudem kann es zur Abhebungen des RPE von
der Bruch’schen Membran kommen [Kirchhof, 2000].

Die diabetische Retinopathie wird durch die Zuckerkrankheit Diabetes mellitus hervor-
gerufen. Der erhohte Blutzuckerwert fiihrt zu einer zunehmenden Einlagerung von Fett-
und Eiweillstoffen in den GefiBwanden (Mikroangiopathie) [Hammes, 2011]. Durch die
Verdickung der Basalmembran und des GefdaBlendothels entsteht eine Gefdalisklerose. Die
Kapillare verschlie3en sich, was zu einer Unterversorgung des Gewebes bis hin zum voll-
stdndigen Durchblutungsausfall fithren kann [Hollwich, 1988]. Durch den Versuch das
Gewebe wieder mit Sauerstoff zu versorgen, wird das Wachstum von neuen Blutgefiaf3en
angeregt. Diese konnen auch in den Glaskorper hineinwachsen und platzen leicht, was
zu Einblutungen in den Glaskorper und zu Sehverlusten fithren kann. Im schlimmsten
Fall konnen die kleinen Blutgefiaf3e innerhalb der Netzhaut weiterwachsen und somit ih-
re Funktion, bis zur Erblindung, beeintréichtigen. Das Diabetische Makulaédem ist eine
Komplikation der diabetischen Retinopathie. Es kommt dabei zu einer Ansammlung von

Flissigkeiten, Eiweilen und Fetten im Bereich der Makula [Joussen et al., 2003].

2.4.3 Wechselwirkung von Licht und Gewebe

Die Wechselwirkung von Licht und Gewebe wird durch die verwendete Lichtquelle so-
wie durch die optischen, thermischen und biochemischen Eigenschaften des bestrahlten
Gewebes bestimmt, wie die Abbildung 2.11 schematisch darstellt.

Der Laser ermogliche eine prizise Kontrolle der Energiedeposition und wird je nach Ge-
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Applikationssystem

Optische Eigenschaften
des Gewebes

Lichtausbreitung im
Gewebe

Absorption

Absorbierte Energie
im Gewebe

Thermische Eigenschaften
des Gewebes

Tem peraturverteilung
im Gewebe

Photochemische
» Gewebeschaden
Reaktion

Abbildung 2.11 — Interaktion zwischen Laserlicht und biologischem Gewebe. Nach [Ross und
Uebelhoer, 2011]

Biochemische Eigenschaften
des Gewebes

webe und gewiinschter Behandlungsform in seinen Spezifikationen angepasst. Basispa-
rameter sind die Leistung, Fleckgrof3e und Wellenlédnge fiir continuous wave (cw)-Laser
sowie die Energie pro Puls, Pulsdauer, Fleckgrofle, Repititionsrate, Anzahl der Pulse und
Wellenléange fiir gepulste Laser [Ross und Uebelhoer, 2011]. Die optischen Eigenschaf-
ten des Gewebes bestimmen die Ausbreitung des Lichts im Gewebe. Die Photonen wer-
den an den verschiedenen Gewebestrukturen gestreut oder durch diese absorbiert. Die
absorbierten Photonen fithren zu einer Warmeentwicklung, welche abhéngig von den
thermischen Eigenschaften des Gewebes eine bestimmte rdumliche Verteilung annimmt.
Abhéngig von der Bestrahlungsdauer und der Bestrahlungsstirke des Lasers kann das
Gewebe durch:

photomechanische Effekte: (10 ps - 100ns ; 108 Wem? - 1012 Wem?),
photothermische Effekte: (1ms - 100s ; 1 W/em? - 106 W/em?) oder
photochemische Effekte: (10s - 1000s ; 103 Wem? - 10 Wem?)

verandert werden. Sehr kurze Pulse fiihren zu photomechanischen Effekten im Gewe-
be. Aufgrund der kurzen Bestrahlungszeit kommt zum thermischen Einschluss der ab-
sorbierten Energie und zu einer starken Temperaturerhéhung, die zur Verdampfung

fithrt [Walsh et al., 2011]. Diese bewirkt einerseits eine direkte Gewebezerstorung, an-
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dererseits wegen der starken Expansionstendenzen StofBwellen und Kavitationserschei-
nungen [Birngruber, 2002]. Photothermische Effekte fithren zu einer thermischen Dena-
turierung des Gewebes. Die durch die erhohte Temperatur induzierten Schiden werden
wahrend der Bestrahlungszeit akkumuliert [Birngruber und Wacker, 1991]. Die Zeit-
/Temperaturabhingigkeit des thermischen Schadens kann durch die Arrheniusgleichung
beschrieben werden. Wird die Bestrahlungsstirke stark erhoht, kann es zusétzlich zur
Koagulation des Gewebes zu einer Vaporisation kommen. Die aufgrund der Verdampfung
des Gewebewassers entstehenden Druck- und Volumenédnderungen fithren zu lokalisier-
ten Zerreilung des Gewebes [Schiile et al., 2005]. Die photochemischen Effekte erzeugen
durch ihre geringe Bestrahlungsstiarke iiber einen langen Zeitraum keine Temperaturer-
hohung. Gewebeschidden konnen aber durch Photochemie erfolgen. Dies ist fiir die Retina

nur bei Wellenldngen unterhalb von 500 nm relevant.

2.4.4 Laserkoagulation am Augenhintergrund

Die gewiinschte Zielstruktur fiir die photothermischen Effekte bei der Behandlung ei-
ner Netzhautablosung ist das melaninhaltige retinale Pigmentepithel, welches durch die
Lichtabsorption im sichtbaren Spektralbereich am stiarksten erhitzt wird. Es entsteht
durch Wiarmeleitung eine Schiadigung durch Koagulation auch in der Netzhaut und der
Aderhaut, die wihrend des Heilungsverlaufs vernarben [Birngruber, 2002]. Die neurona-
le Netzhaut wird dadurch mit der Aderhaut mechanisch verbunden, was einer weiteren

Netzhautablosung vorbeugt.

Bei der Behandlung der diabetischen Retinopathie sind sehr viele Laserherde (1000-
2000), die 15-30% der Netzhautflaiche einnehmen, notwendig. Diese werden vor allem
in der mittleren und dufBleren Peripherie des Auges gesetzt und sollen im Vergleich zu
der Behandlung der Netzhautablosung viel schwicher sein. Die Laserleistung und die
Expositionszeit werden so variiert, dass bei einem Testschull im peripheren Augenhinter-
grund eine sichtbare wei3-grauliche Léasion entsteht [Schiile, 2002]. Die Laserparameter
werden dabei nur anhand der visuellen Beurteilung der Farbung und des entstandenen
Lasionsdurchmessers eingestellt. In der normalen klinischen Anwendung kann der Fleck
des Bestrahlungsareals abhéngig vom Behandlungsziel zwischen 50 ym und 500 pm vari-
iert werden. Die von der Pigmentierung des Auges abhéingigen Expositionszeiten liegen
gewohnlich zwischen 100 ms und 200 ms [Stoltz und Brucker, 2003].

Bei einer histologischen Betrachtung einer Laserkoagulation zeigt sich ein irreversi-

bler Gewebeschaden. Bei milden Koagulationen werden hauptséichlich die Choroidea,
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das RPE und die Photorezeptoren einschliefllich der 4uleren Kornerschicht zerstort. Bei
starkeren Koagulationen, die im klinischen Alltag durchaus tiblich sind, zeigen sich zu-

séatzliche Schiden in den inneren Netzhautanteilen [Schiile, 2002].
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3 Material und Methoden

3.1 Versuchsaufbau

Fir die experimentellen Arbeiten wurde eine Laser-Spaltlampe mit einen einem OCT-
Gerat, das eine Messrate von iiber 200.000 A-Scans pro Sekunde ermoglicht, und einem

Lasersystem fiir optoakustische Temperaturmessungen ausgeriistet.

3.1.1 Aufbau zur optoakustischen Temperaturmessung

In Abbildung 3.1 ist der Aufbau zur optoakustischen Temperaturmessung dargestellt.
Das Messsystem kombiniert einen Bestrahlungslaser mit einem gepulsten Messlaser. Als
Behandlungslaser wird ein Zeiss Visulas 532s mit einer Wellenldnge von 532nm verwen-
det, der im cw-Betrieb die Koagulationen am Auge durchfiihrt. Fiir die optoakustischen
Temperaturmessungen wird ein giitegeschalteter Nd:YLF-Laser (QG-523-1000, Crysta-
Laser LC, Reno, NV, USA) mit einer Wellenldnge von 1 =523 nm, einer Repetitionsrate
von f =1kHz und einer Pulsdauer von 7 =75ns verwendet. Mit diesem Laser erfolgt
die Erzeugung der optoakustischen Transienten. Fiir eine Normierung des Druckes auf
die Laserenergie jedes Pulses nimmt die Photodiode (FND 100, Laser Components) den
Verlauf und die Amplitude des Pulses auf. Beide Laser werden mit einem Strahlteiler-
wiirfel auf einen gemeinsamen Strahlengang zusammengefiihrt und anschlieend durch
ein Mikroskopobjektiv mit einer NA von 0,25 in eine Multimodefaser mit einer NA von
0,11 und einem Kerndurchmesser von 50um eingekoppelt. Diese verbindet den Laserauf-
bau flexibel mit der Spaltlampe. Im Mainster Focal/Grid Kontaktglas von Ocular Instru-
ments ist ein piezoelektrischer Ringschallwandler integriert, der die Drucktransienten
aufnimmt [Kandulla, 2009]. Dieses wird iiber einen Vorverstiarker mit dem Computer
verbunden, auf dem die Daten mit einer im PC eingebauten analogen Datenerfassungs-
karte (Octopus CompuScope CS 8347, Gage Applied Technologies, Lockport, IL, USA)
erfasst werden und anschliefend die Echtzeitauswertung mit einer LabVIEW-Routine

stattfindet.
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Abbildung 3.1 — Aufbau zur optoakustischen Temperaturmessung

3.1.2 Versuchsaufbau Optische Kohiarenztomographie

Fir die Abbildung von Koagulationen durch die Optische Kohirenztomographie ist es
wichtig, eine moglichst hohe Messgeschwindigkeit bei guter Signalqualitit zu erreichen.
Als Basissystem wurde ein kundenspezifisches Spektral-Radar-OCT der Serie Hyperion
(Thorlabs GmbH, Miinchen, Deutschland) verwendet. Durch das Spektral-Radar-OCT
wird eine sehr hohe Phasenstabilitit gewéhrleistet, was fiir die Aufnahme von Doppler
Messungen von groflem Vorteil ist. Das Hyperion beinhaltet eine Datenerfassungskarte,
einen Faserkoppler, ein Spektrometer mit Transmissionsgitter und eine Hochgeschwin-
digkeitskamera (Sprint spL. 4096-140km, Basler AG, Ahrensburg, Deutschland) mit 4096
Pixel. Durch die Einschriankung der ausgelesenen Pixel auf 1024 kann eine A-Scan-Rate

von 220kHz erreicht werden.

Das Hyperion wurde mit einer stiarkeren externen Lichtquelle von Superlum (SLD-371-
HP3-DBUT-SM-PD, Superlum, Cork, Irland), mit einer Zentralwellenldnge von 842nm
ausgeristet. Die Halbwertsbreite betriagt 51 nm mit einer Ausgangsleistung von 21,5mW.
Mit dieser erhohten Leistung ist es moglich, die Retina von Augen mit leicht getriibter

Linse noch in ausreichender Qualitéat abzubilden.

Um das OCT-System an die Koagulationsspaltlampe (LSL 532s, Carl Zeiss Meditec, Je-

na, Deutschland) anbringen zu konnen, wurde ein spezieller Adapter konstruiert (Abbil-
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Abbildung 3.2 — Konstruktionszeichnungen des OCT-Adapters.

dungen 3.2 und 3.3). Der Adapter bildet den Probenarm des OCT-Interferometers. Der
Referenzarm wurde separat auf einer Lochrasterplatte mit standardisierten Optikbau-
teilen aufgebaut, um Platz an der Spaltlampe zu sparen und zudem einen Verlust in
der Lichtleistung durch einen weiteren Strahlteilerwiirfel zu vermeiden. Die einmodi-
ge OCT-Faser wird mit einem Kollimator (60FC-4-M20-10, Schifter + Kirchhoff GmbH,
Hamburg, Deutschland) in der Kollimatorhalterung des Adapters verbunden und stellt
eine Verbindung zwischen Hyperion und Applikator bzw. Referenzarm her. Direkt hin-
ter der Kollimatorhalterung wurden die xy-Scanner (CTI 6210, Cambridge Technology
Inc., Lexington, MA, USA) angebracht, die den kollimierten Lichtstrahl um 90° umlen-
ken. Die Brennweite von 60 mm der nachfolgenden achromatischen Linse (NIR Achromat
25mm Durchmesser, NIR-II beschichtet, Edmund Optics GmbH, Karlsruhe, Deutsch-
land), wurde durch Simulation des Strahlengangs mit dem Raytracing Progamm ZEMAX
bestimmt. Die Position der Linse liegt in etwa mittig zwischen Scannern und Zwischen-
fokus, kann jedoch mit Hilfe des Stangensystems leicht variiert werden um eine Nachfo-

kussierung zu ermoglichen.

Durch den dichroitischen Strahlteilerwiirfel wird der OCT-Strahl wieder um 90° umge-

lenkt. Der Wiirfel ist eine Spezialanfertigung mit einer allseitigen Antireflexbeschich-
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Abbildung 3.3 — Abbildung des konstruierten OCT Adapters mit eingebautem Kollimator, Scan-

ner, Linse und dichroitischen Wiirfel

tung fiir den Wellenldngenbereich von 800nm - 900nm und einer dreiseitigen Antire-
flexbeschichtung fiir Licht im visuellen Bereich (VIS). Die Funktionsschicht besteht aus
einer hochreflektiven Beschichtung fiir den NIR-Bereich von 800nm - 900nm, die eine
95% Transmission fiir VIS-Licht ermoglicht. Der Wiirfel bildet somit den Schnittpunkt
zwischen Spaltlampe, Lasersystemen und Optischer Kohédrenztomographie. Der Wiirfel
war nicht justierbar, da es ausreichend war, die Feinjustierung des OCT-Strahls mit den
Scannern vorzunehmen. Alle tragenden Elemente wurden fest mit der Grundplatte ver-
schraubt sowie als zusitzliche Verstiarkung gegen auftretende Torsionskréifte mit einem
Stabilisierungsbalken versehen. Die Grundplatte war ihrerseits durch einen Ring mit

Innengewinde auf der Spaltlampe fixiert.

3.1.3 Gesamtsystem

In Abbildung 3.4 ist der Aufbau zur simultanen Messung von OCT-Bildern und optoakus-
tischen Temperaturverlaufen wiahrend der Photokoagulation abgebildet. Der Teil des
Aufbaus fiir die optoakustischen Temperaturmessungen wird durch den griinen Strah-

lengang, der OCT-Aufbau durch den roten Strahlengang dargestellt.

34



3.1. Versuchsaufbau

Kontakt Linse mit
Wandler

——Z \) Schweineauge
Spaltlampe —
-
@ Achromat

{
Mehrmodige Faser %\ !
Spiegel _~ Galvanometisches " \ """""" )
. Mikroskop Objekty S-2M"" SYSEM o ator
Photodiode 10xNA =0,2
END 100 o 1 _______________ Faser Koppler
=523 nm 8:] I 8:]
T=75ns —— //,l/ ¥ . / @
f=1kHz -
Shutter :
Messlaser A | Photodiode
R FND 100

A =532 nm

== -

Behandlungslaser

1 | cmos

Abbildung 3.4 — Aufbau zur simultanen Messung von OCT-Bildgebung und optoakustischen

Temperaturverldaufen wihrend der Photokoagulation am Auge

Nach der Einkopplung des Bestrahlungslasers und des Messlasers in die Multimodefaser
wird diese durch einen FC-Stecker an die Koagulationsspaltlampe angeschlossen. Die ex-
terne Lichtquelle des OCT-Systems wird mit einem 50:50 OCT Breitband-Faserkoppler
(850nm OCT Broadband Fiber Optic Couplers, FC850-40-50-APE, Thorlabs GmbH, Miin-
chen, Deutschland) an den Referenzarm, an den Probenarm sowie an das Spektrome-
ter angeschlossen. Im Referenz- und Probenarm wurden die Ausginge der Faserkopp-
ler mit einer selbstkonfektionierten Faser verlangert, da in beiden Armen manuelle Po-
larisationssteller zum Abgleich der Polarisationsrichtung verwendet wurden. Dies ist
bei Faserinterferometern in der Regel notwendig, um die Signalqualitiat zu optimieren
[Lankenau, 2002]. Im Referenzarm wird der Strahl durch einen Kollimator auf einen
Durchmesser von 4,4 mm parallelisiert, durch eine Irisblende auf die gewiinschte Intensi-

tat abgeschwicht und auf einen Spiegel fokussiert. Zudem wird die Dispersion mit 23 mm
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Abbildung 3.5 — Aufbaufoto des an die Spaltlampe angebrachten OCT-Applikators

BK7 ausgeglichen. Im Probenarm lenken die nachfolgenden Scanner den Probenstrahl
auf den 60mm Achromaten, der den Strahl auf den Zwischenfokus hinter den dichroi-
tischen Wiirfel und letztendlich auf die Retina fokussiert. Die Uberlagerung des visu-
ellen Bildes aus der Spaltlampe mit den beiden Strahlengéingen der Lasersysteme und
des OCT-Strahles erfolgt direkt im dichroitischen Wiirfel, der somit sehr genau justiert
werden muss. Anschlielend wird der gemeinsame Strahlengang durch ein Kontaktglas

gefiihrt und auf die Retina des Auges fokussiert.

Der Abstand zwischen Spaltlampe und Kontaktglas betragt nur 90 mm, so dass die Bau-
hohe in der gewéhlten Anbringungsform stark begrenzt ist. Auf dem Aufbaufoto 3.5 wird
deutlich, dass der Zwischenfokus nur wenige Millimeter hinter dem dichroitischen Wiir-
fel liegt und somit der gesamte Aufbau in einer Entfernung von ca. 20 mm vor dem Kon-

taktglas positioniert werden muss.

Durch die Konstruktion des OCT-Adapters ist es moglich, die Spaltlampe frei zu schwen-
ken, ohne die Justierung zwischen Lasersystem-Strahlengang und OCT-Strahlengang zu
verandern. Somit wurde es moglich erste Tierversuche durchzufithren. Die beiden Com-

putersysteme zur Aufnahme der optoakustischen Signale und der OCT-Bildgebung wur-
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3.1. Versuchsaufbau

den mit einer RS232 Schnittstelle synchronisiert. Durch Betiatigung eines Ful3schalters
wurde zuerst der Messlaser zusammen mit der OCT gestartet und nach einer einstellba-

ren Vorlaufzeit erfolgte die Aktivierung des Bestrahlungslasers.

3.1.4 Spezifikationen des Gesamtsystems

Um eine Abschatzung zu erhalten, wie gut das System in Bezug auf Signal-zu-Rausch-
Verhiltnis, Signalabfall in der Tiefe (Roll-Off), laterale und transversale Auflésung, Sen-
sitivitdt sowie maximal/ minimal aufzulésende Dopplergeschwindigkeit arbeitet, wur-
de das Gesamtsystem umfangreich charakterisiert. Hierzu wurde ein Phantomauge ge-
nutzt, in welchem sich an der Stelle der Retina ein Spiegel befand. Das Phantomauge
entspricht in seinem Abmessungen und optischen Weglidngen in etwa einem menschli-
chen Auge und ist mit dem Halter und Kontaktglas versehen, wie sie auch zur Messung

der enukleierten Schweineaugen verwendet werden.

Phantomauge mit Spiegel Kontaktglas Dichroitischer Wurfel

N

e

Abbildung 3.6 — Versuchsaufbau mit Phantomauge zur Spezifizierung des Gesamtsystems

Durch diesen Aufbau wurde es moglich, die Dispersion auszugleichen, die im Probenarm
durch die verwendeten Optiken sowie durch die zum Referenzarm unterschiedlichen Fa-
serliangen entsteht. Experimentell wurden hochste Auflosung und hochster Kontrast bei

einem Ausgleich mit 23 mm BKY7 festgestellt.

Die Breite der axialen Punktbildfunktion bei —6 dB betrégt dabei 14 um, was der axialen

Auflosung entspricht. Lateral kann die Auflosung im Zwischenfokus berechnet werden.
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Der Abbildungsmafstab fiir das Kontaktglas liegt nach Datenblatt fiir die Bildvergro-
Berung bei 0,96. Die laterale Auflosung im Zwischenfokus betriagt nach Gleichung 2.11
O0x = 15,3um. Bestatigt wird diese Abschéatzung durch die Simulation des Strahlengangs,
dargestellt in Abbildung 3.7. Der hier berechnete Airy-Radius betragt 6x = 14,1 um.

60 mm Achromat Mainster Kontaktglas

v

Menschliches Augenmodell
nach Gullstrand

Airy Radius: 14,12 um

SERGERER AR

-100 pm -50 ym OMm 50 pm 100 pm
<= Defokussierung in pJm =

40.00

Abbildung 3.7 - ZEMAX-Simulation des Strahlengangs mit Mainster-Kontaktglas und mensch-

lichem Augenmodell nach Gullstrand

Das axiale Bildfeld wird nach Gleichung 2.12 bestimmt und ergibt mit der berechne-
ten numerischen Apertur von 0,037 ein Bildfeld von 1,4 mm. Das laterale Bildfeld wird
hauptséachlich durch die optischen Eigenschaften des Kontaktglases sowie die geometri-
schen Eigenschaften des Auges bestimmt. Je nach Augengrofle und Position des Auges
zum Kontaktglas wird das Signal ab einem lateralen Bildfeld von etwa 4 mm im Bereich

der Bildrander schwicher und erste Bildfeldkriimmungen treten auf.

In Abbildung 3.8 sind die Interferenzsignale des Spiegels bei abgeglichener Dispersion
dargestellt. In a.) ist das gemessene Spektrum ohne Korrekturen abgebildet, in b.) nach
erfolgtem Abzug des Detektor-Untergrundes ohne Lichteinstrahlung (Black Adjust) und
in c.) nach Multiplikation mit dem Apodisationsvektor (Apodization), der das Signal auf
die GauBlform normiert. Nach der FFT erhélt man den in d.) dargestellten A-Scan. Aus
diesem A-Scan wurde das Signal-zu-Rauschverhiltnis (SNR) von 56 dB fiir den Gesamt-
aufbau ermittelt. Nach Abschwachung des Probenlichts mittels OD-Filter konnte auler-

dem eine Sensitivitdt von 72dB bestimmt werden.
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Abbildung 3.8 — Spiegelsignal nach erfolgtem Dispersionsausgleich. a.) Interferenz ohne Kor-

rekturen, b.) Interferenz nach Schwarzabgleich, c.) Interferenz nach Apodisation, d.) A-Scan

Ein weiterer wichtiger Parameter, der Einfluss auf die Bildqualitét hat, ist der Signalver-
lust in den héheren Frequenzbereichen durch Ubersprechen der Kamerapixel, auch Roll-
Off-Verhalten genannt. Fiir die Abbildung 3.9 wurde die Referenz soweit verschoben,
dass im Abstand von 10% des Messbereiches jeweils ein A-Scan in dem oben beschrie-
benen Aufbau abgespeichert werden konnte. Um das Untergrundrauschen zu minimie-
ren wurde dabei liber jeweils zehn Spektren gemittelt. Von den anfinglich ermittelten
56dB in 10% der Messtiefe bleiben noch 40dB in 90% der Messtiefe. Es entsteht somit
ein Signalverlust (Roll-Off) von 16 dB iiber 80% des Tiefenmessbereichs. Die Signalbreite

andert sich dabei nicht, was auf einen guten Dispersionsausgleich hindeutet.

Die Phasenauflosung wird bestimmt durch die mechanische Stabilitidt von Interferome-
ter und Messaufbau sowie durch das SNR der A-Scans. Um das Phasenrauschen zu be-
stimmen, wurde ein Spiegel ohne Winkelablenkung seitens der Scanner durch 10.000
hintereinanderfolgende A-Scans vermessen. Zur Darstellung der Phasenstabilitat wurde
ein Histogram der Phasendifferenz aus je zwei benachbarten A-Scans berechnet (Abb.
3.10a.). Die Halbwertsbreite der an die Verteilung der Phasendifferenz angepassten

GauBlkurve betriagt 0,024 rad was nach Gleichung 2.20 bei einer Kamerafrequenz von 220
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Abbildung 3.9 — Signalverlust (Roll-Off) des OCT-Signals bei zunehmender Messtiefe.

kHz eine minimal auflésbare Geschwindigkeit von v,,,;, = 0,35 mm/s ergibt. Nach Glei-
chung 2.22 betriagt die maximal eindeutig messbare Geschwindigkeit v,,,qx = 46,3 mm/s.

Der dynamische Bereich fiir die Dopplermessungen liegt bei 132:1.

In Abbildung 3.10b.) wurde das Phasenrauschen fiir die spater verwendete Subtrakti-
on zweier B-Scans mit einer Bildwiederholrate von 860 Hz berechnet. Durch Subtraktion
des A-Scans i mit dem A-Scan i+250 wurden die spiateren Aufnahmeparameter simuliert.
Die Gaul3-Verteilung ist mit einer Halbwertsbreite von 0,2rad sehr viel breiter als bei
der Subtraktion zweier benachbarter A-Scans. Da jedoch der Zeitabstand zwischen den
A-Scans mit 860 Hz grofler ist, konnen so im Endresultat sehr viel kleinere Geschwindig-
keiten von minimal v,,,;, = 0,012 mm/s aufgenommen werden. Die berechnete maximale
Geschwindigkeit betragt v,m,q, = 0,18 mm/s. Der dynamischen Bereich fiir die Doppler-

messungen reduziert sich somit auf 15:1.

Die durch das Rauschen des OCT-Signals begrenzte Phasenauflosung kann durch die
Gleichung

oap=(SNR)? (3.1)

berechnet werden [Park et al., 2005, Vakoc et al., 2005, Yazdanfar et al., 2005]. Fiir ein
gemessenes maximales SNR von 56dB ergibt sich eine Phasenauflésung von 1,6 mrad
oder eine Messempfindlichkeit fiir Verschiebungen von 100 pm. Dieser theoretisch ermit-
telte Wert wird jedoch nur mit einem Common-Path-Interferometer, bei dem die Referenz
direkt mit der Probe gekoppelt ist, erreicht. Die mechanischen Vibrationen begrenzen an-

dernfalls die Phasenauflésung. Bei Messungen der Gewebeverschiebung wird ein deut-
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Abbildung 3.10 — Histogramm der Phasendifferenzen einer Spiegelmessung mit 10.000 A-Scans.
a.) Histogramm der Phasendifferenz zwischen zwei benachbarten A-Scans. b.) Histogramm der

Phasendifferenz zwischen dem i-ten und dem i+250-ten A-Scan.

lich geringeres SNR erreicht. Unterhalb von 30dB wird das Phasenrauschen durch das
SNR der Messung nicht mehr durch die mechanische Stabilitit das Aufbaus bestimmt.

Der Signalverlust, der durch das Verwischen des Interferenzmusters (Fringe Washout)
entsteht, kann mit den Gleichungen 2.14 und 2.15 abgeschiétzt werden. Das Signal-zu-
Rausch-Verhiltnis wird bei der maximal auflésbaren Geschwindigkeit von 64,3 mm/s um
den Faktor ASNR i1 = 0,4 abgeschwicht, was einem Signalverlust von —4dB ent-
spricht. Der durch die schnelle laterale Abtastung verursachte Signalverlust bei einer
Bewegung des Strahl von 5um innerhalb der Aufnahmezeit und einer NA von 0,037
betragt ASNRy4terq1 = —0,1dB, was somit einen kleineren Einfluss auf die gesamte Bild-

qualitit hat als der durch die Gewebeverschiebung verursachte axiale Verlust.

Um eine Aussage uber die Qualitit der Bilder des Gesamtsystems im Vergleich zu ei-
nem kommerziell erhiltlichen System treffen zu konnen, wurden Vergleichsmessungen
an der Retina von enukleierten Schweineauge mit dem SPECTRALIS Spectral-Domain-
OCT von Heidelberg Engineering angefertigt. Das SPECTRALIS hat eine Messrate von
40.000 A-Scans pro Sekunde und ist somit 5,5-fach langsamer als das Hyperion System.

Abbildung 3.11 zeigt den Vergleich zwischen einem B-Scan des SPECTRALIS Spectral-
Domain-OCT und dem in dieser Arbeit verwendeten Aufbau bestehend aus Hyperion
OCT-System und Spaltlampe. In beiden Systemen sind von der retinalen Struktur nur

die Netzhaut mit den oberflachlichen Gefidf3en und das retinale Pigmentepithel abgrenz-
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Abbildung 3.11 — Vergleichsmessung zwischen dem SPECTRALIS Spectral-Domain-OCT von
Heidelberg Engineering (a.) und dem Hyperion-System mit angeschlossener Spaltlampe (b.). Es

sind jeweils ungemittelte B-Scans dargestellt.

bar. Bei der benutzten Wellenldnge um 840nm ist es nicht moglich detaillierte innere
Strukturen der enukleierten Augen aufzulésen [Povazay et al., 2003]. Bei Verwendung
einer langeren Wellenlédnge mit 1050 nm konnten die tieferliegenden Strukturen der Cho-
roidea besser sichtbar gemacht und die inneren Strukturen der Netzhaut besser aufge-
lost werden [Povazay et al., 2003]. Die Abbildungstiefe der beiden Systeme ist in etwa
gleich und insgesamt lasst sich mit dem verwendeten Aufbau eine dhnlich gute Bild-
qualitiat wie mit dem kommerziellen SPECTRALIS-OCT erreichen. Die durch die héhere
Messgeschwindigkeit verursachte geringere Integrationszeit des Hyperion-Systems wur-
de dabei durch eine 10-fach stiarkere Lichtquelle ausgeglichen. Auch Volumenmessungen
konnen mit guter Qualitat aufgenommen werden (Abbildung 3.12). Sehr gut zu erken-
nen sind oberfldchliche, sich zum Teil iiberschneidende Gefial3veristelungen, sowie die
Netzhaut und das RPE.
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Abbildung 3.12 — Dreidimensionale Darstellung der Retina mit gut sichtbarer GefiafB3struktur

auf der Oberseite

3.2 Algorithmen und Programme

Die Software zur Datenerfassung sowie zur Auswertung, Nachbearbeitung und Bildver-
arbeitung wurde mit der Programmiersprache LabVIEW entwickelt. Zur Beschreibung
der jeweiligen Programmablidufe werden Flussdiagramme mit Symbolen der DIN Norm
66001 verwendet. Die grundsitzliche Bedeutung der Flussdiagrammsymbole ist in Ab-

bildung 3.13 zusammengefasst.

Zielsetzung war eine schnelle Datenaufnahme von Interferenzspektren wahrend der Be-
strahlung zu ermoglichen. Zur Auswertung und Darstellung der Messung wurde ein

zweites Programm entwickelt.

3.2.1 Messsoftware

Durch die sehr schnelle Bildfrequenz der Zeilenkamera wurden sehr grofle Datensat-
ze mit einer Rate von bis zu 210 MB pro Sekunde erzeugt. Dies fiihrt bei einer konti-
nuierlichen Messung iiber mehrere Sekunden zu einem Datenvolumen, das die Grof3e

des Arbeitsspeichers uberschreitet. Deshalb wurde in der Messsoftware ein Algorith-

43



3. Material und Methoden

Q Start / Stop

Unterprogrammaufruf

Verzweigung

Zugriff auf Arbeitsspeicher

Opteration / Datenverarbeitung Daten

Manuelle Benutzereingabe

Schleifenbeginn

Zugriff auf Festplatte

Anzeigeelement

Schleifenende Terminator

JaUNEe

d b

Abbildung 3.13 — Flussdiagrammsymbole nach DIN Norm 66001

mus implementiert, der es ermdoglicht innerhalb kiirzester Zeit grof3e Datensétze auf ein
Festplatten-RAID-0-Verbund zu schreiben. Die mittlere Schreibgeschwindigkeit einer
normalen Festplatte liegt derzeit bei durchschnittlichen 60 MB pro Sekunde. Mit einem
Verbund unabhéngiger Festplatten (RAID - Redundant Array of Independent Disks) kon-
nen Zugriffe auf allen Platten parallel durchgefithrt werden, wobei das Zusammenwirken
der Festplatten durch einen Hardware-RAID-Controller organisiert wird. Damit erhalt
man eine gesteigerte Transferrate, die im optimalen Fall bei vier Festplatten 240 MB pro
Sekunde erreicht. Dies reicht aus um das aufkommende Datenvolumen von 210 MB pro
Sekunde abzuspeichern und somit eine Limitierung der Messzeit durch den sich lang-
sam fiilllenden RAM-Speicher zu umgehen. Zur Ansteuerung des OCT-Systems wurden
einige Unterprogramme aus dem Spectral Radar Developers Kit V24 von Thorlabs GmbH
verwendet. Diese sind als orangene, nummerierte Unterprogramme im Flussdiagramm
in Abbildung 3.14 gekennzeichnet. Startet man das Programm (1), so wird als erstes die
angeschlossene Hardware konfiguriert (2). Dazu gehort auch das Einlesen der Korrek-
turdateien fiir Offset-Fehler, Linearisierung des Spektrums im k-Raum und Apodisation,
welche als Textdateien in dem Konfigurationsverzeichnis abgelegt sind (3). Das Gerét
erzeugt im Anschluss neue Korrekturdateien fir den Offset-Fehler und die Apodisation

(4) und behilt diese im Arbeitsspeicher zur weiteren Bildbearbeitung vor (5).

Zur Ausgabe eines kontinuierlichen B-Scans fiir eine Positionierung und Signalkontrolle,
werden zuerst die vom Benutzer eingegebenen Angaben zur Scanbreite und Anzahl der
A-Scans pro B-Scan eingelesen (7) und zum Thorlabs Unterprogramm Start Continuous

Measurement (8) iibergeben, welches die Synchronisation zwischen CMOS-Kamera und
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Scannern sicherstellt, aus den angegebenen Daten eine Rampe fiir die Scanner erzeugt,
und die Messung startet. In der darauffolgenden While-Schleife werden kontinuierlich
die B-Scans aus dem Unterprogramm Get Latest B-Scan Complex (9) ausgelesen und
dargestellt (10). Wird der Programmteil beendet (11), setzt das Unterprogramm Stop

Measurement (12) die Kameraeinstellung zuriick und beendet den Scanvorgang.

Um die Spektren des Datentyps “Integer 8 Bit“ auf die Festplatte zu schreiben, wird
zunidchst der Pfad zur gewiinschten Datei, auf dem die Daten gespeichert werden sol-
len, vom Benutzer abgefragt und angelegt (13). In dieser Datei werden zuerst die zu den
Spektren passenden Korrekturdateien, Offset-Error und der Linearisierungsvektor ab-
gespeichert (14). Anschlielend werden die Scanner auf eine Randposition verkippt, auf
der kein Signal mehr von der Probe mitdetektiert wird (15). Mit dem alleinig verblie-
benen Referenzlicht wird die Apodisation durchgefiihrt und ebenfalls in die vom Benut-
zer ausgewahlte Datei gespeichert (16). Die fiir die Messung wichtigen Scan Parameter
werden eingelesen und analog zu den vorher beschriebenen kontinuierlichen B-Scan-

Messungen werden die Kamera und die Scanner synchronisiert gestartet (18).

Die Consumer-/Producer-Schleife, mit der die Spektren aus der Kamera ausgelesen und
auf die Festplatte abgespeichert werden, besteht aus zwei unabhéngigen While-Schleifen
(20-24, 25-29), die zum Datenaustausch mit einer Warteschlange (Queue) als Kommuni-
kationsschnittstelle verbunden sind. Diese Art der Programmierung ermoglicht den ver-
besserten Austausch zwischen mehreren Schleifen, die mit unterschiedlicher Geschwin-
digkeit abgearbeitet werden [National Instuments, 2002]. Die erste Schleife im linken
Zweig fungiert als Producer Schleife und ist mit dem Unterprogramm Get I8 Raw Image
(22) fiir die Datenaufnahme zustindig. Dieser Prozess ist sehr viel schneller als die Ab-
speicherung der Daten in der Consumer-Schleife. Als Buffer wird deshalb eine Queue
implementiert, deren GroBle vom Betriebssystem Windows 32bit auf 3 GB limitiert ist
und die nach dem FIFO (First In - First Out) Prinzip die Daten ubergibt. Nach Ablauf
einer vom Benutzer festgelegten Anzahl von B-Scans (21), stoppt zuerst die Producer-
Loop wahrend die Consumer-Loop noch solange Daten auf die Festplatte speichert wie
Elemente in der Queue vorhanden sind (26). Erst wenn beide Schleifen beendet worden
sind (27), stoppen auch die Kamera sowie die Scanner (30). Wahrend der Abspeicherung
der Spektren ist keine Bildausgabe vorgesehen, da diese den kompletten Messprozess

verlangsamen wiirde.
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Abbildung 3.14 — Flussdiagramm zur schematischen Visualisierung der Programmstruktur der

Messsoftware.
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3.2.2 Auswertesoftware

Die Auswertesoftware ermoglicht es die abgespeicherten Spektren in OCT-Bilder um-
zurechnen und abzuspeichern. Beim Start (1) wird die Anzahl der A-Scans pro B-Scans
(2) und der Pfad zu den abgespeicherten Spektren mit den zugehorigen Korrekturdateien
abgefragt (3). Die Korrekturdateien, Offset-Error, Linearisierungs- und Apodisationsvek-

tor werden in den Arbeitsspeicher zur weiteren Bildbearbeitung geladen (4).

Fir eine Anzeige der B-Scans geht das Progamm automatisch nach dem Einladen der
Korrekturdateien in den linken Ast der Verzweigung von Abbildung 3.15. Durch einen
Schieberegler auf der Programmoberfldche kann der Benutzer den zur Ansicht gewiinsch-
ten B-Scan auswihlen (7). Dieses, sowie die fiir das Phasendifferenzbild notwendige
nachfolgenden Spektren werden geladen (8). Als ersten Schritt der Bildverarbeitung wer-
den die Spektren korrigiert (9). Dazu wird der Offset-Fehler abgezogen und anschlielend
das Spektrum mit dem Apodisations-Vektor multipliziert und zur Linearisierung im K-
Raum interpoliert. AnschlieBend wird das Spektrum durch eine inverse FFT in den Fre-
quenzraum transformiert (10), um das Tiefenprofil oder den A-Scan zu erhalten. Fiir die
Darstellung jedes B-Scans werden die zwei komplexen Tiefenprofile direkt nach der FFT
in Polarkoordinaten umgewandelt und der Mittelwert der Betrige zur Darstellung in
die Dezibel Skala umgerechnet (11). Die Mittelung verbessert die Bildqualitat (12). Zur
Berechnung des Phasendifferenzbildes erfolgt eine Subtraktion der Tiefenprofile zweier
zeitlich hintereinander aufgenommenen komplexen B-Scans (14). Die Phasen des Diffe-
renzbildes in Polarkoordinaten wird als Bild dargestellt (16). Im nichsten Schritt erfolgt
die Korrektur der bei schnellen Bewegungen auftretenden Phasenspriinge (17). Dies ist
im Kapitel 3.2.3 genauer beschrieben. Um eine Bewegung in der Gewebestruktur besser
erkennbar zu machen, werden der gemittelte B-Scan und das Phasendifferenzbild uber-
einander gelegt. Fiir den B-Scan wird ein Schwellwert bestimmt, ab dem die Phasendif-
ferenz im kombinierten Bild sichtbar sein soll (19). Bei Pixeln unter diesem Schwellwert
ist das Phasenbild transparent, so das nur der B-Scan erkennbar dargestellt wird. So

bleiben die Specklemuster im kombinierten Bild erhalten (20).

Von den gesamten abgespeicherten Daten eines Zeitverlaufs kann ein gewiinschter Aus-
schnitt ausgewahlt (21), anschlielend analog zu dem oben beschriebenen Datenfluss in
OCT-Bilder umgerechnet (22-37) und als Bildserie gespeichert werden (38). Nach Bil-
dung der Phasendifferenz und der Entfernung der Phasenspriinge wird zusétzlich die
Phasendifferenz der Datenséatze iiber die Zeitserie integriert (31), um die Verschiebung

im Gewebe zu messen. Diese integrierten Phasen werden fiir jeden Zeitpunkt in ein ge-
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meinsames, dreidimensionales Array auf der Festplatte gespeichert (32).

Zur Bestimmung der Netzhautoberflichenverschiebung wihrend der Koagulation wird
im B-Scan ein Ausschnitt mit dem Durchmesser des Koagulationsflecks ausgewéhlt (39).
Durch ein LabVIEW internes VI (“Peak Detector) wird in jedem A-Scan die Position der
Netzhautoberflache bestimmt (40) und diese uiber alle A-Scans innerhalb des gesamten
Durchmessers des Bestrahlungsflecks gemittelt (41). Dieser Mittelwert wird angezeigt
(42) und die jeweiligen Positionen der Retinaoberfliche werden fiir die gesamte ausge-
wihlte Zeitserie gespeichert (43). Die Bestimmung der durch die Bestrahlung entste-
henden Verdnderungen in den Streueigenschaften der Retina erfolgt durch die direkte
Mittelung der A-Scans iiber den Durchmesser des Koagulationsflecks (44). Das daraus
resultierende gemittelte Tiefenprofil wird sukzessiv als M-Scan iber die gesamte Be-
strahlungsdauer in einem Graphen dargestellt (45) und abgespeichert (46.). Zur qualita-
tiven Analyse der Daten wird die Netzhautoberflache begradigt (47), da eine starke Ko-
agulation zu einer Verschiebung der einzelnen Retinaschichten fiihrt und dies eine posi-
tionsbezogene Auswertung erschwert. Der Zeitverlauf wird nach Abschluss der Zeitserie

ebenfalls gespeichert (48).

3.2.3 Entfaltung der Phasenspriinge

Alle OCT-Aufnahmen wurden mit 250 A-Scans pro B-Scan iiber einen Bereich von 1 mm
bei 860 Bildern pro Sekunde aufgenommen. Diese Parameter haben sich im Experiment
bewéihrt, da sie einen guten Kompromiss zwischen den durch Doppler-Effekt messbaren
Geschwindigkeitsbereich und dem lateralen Messbereich darstellten. Geschwindigkeiten
der Gewebeverschiebung von minimal v,,i, = 0,012mm/s und maximal v,y = 0,18 mm/s
konnen aus der Bildserie ohne weitergehende Korrekturen bestimmt werden. Uberstei-
gen die Gewebegeschwindigkeiten v,m.x, S0 entstehen Phasenspriinge, die in Abbildung
3.16 durch den Farbwechsel von rot zu blau bzw. blau zu rot gekennzeichnet sind. Um

diese Phasenspriinge zu entfernen, wurden zwei verschiedene Algorithmen verwendet.

Im ersten Algorithmus werden die Orte der Phasenspriinge durch Kombination eines
zweidimensionalen Laplace-Kantenfilter mit einer Spitzenwertdetektion ermittelt. An
den Orten der Phasenspriinge wurden dann jeweils 27 addiert oder subtrahiert. Dieser
Algorithmus braucht ein sehr rauscharmes Phasendifferenzsignal, um zuverlédssige Kor-
rekturen vornehmen zu konnen, und wurde somit nur fiir die Ex-vivo-Experimente an
enukleierten Schweineaugen verwendet. Es war moglich, mit dem Laplace-Filter meh-

rere hintereinander folgende Phasenspriinge zu erkennen und zu korrigieren, solange
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Abbildung 3.15 — Flussdiagramm zur schematischen Visualisierung der Programmstruktur der

Auswertesoftware.
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diese noch klar voneinander differenzierbar waren.

Der Laplace-Kantenfilter basiert auf dem Laplace-Operator, der die Summe der beiden
zweiten Ableitungen berechnet. Eine mdogliche Kante befindet sich dabei im Nulldurch-
gang der zweiten Ableitung [Jdhne, 2005]:

_0*f 0*f

—ﬁ+a—y2—0 (32)

V2f(x,y)
Da das Bild aus einem Datensatz mit diskreten Werten besteht, muss die diskrete Fal-
tungsmatrix bestimmt werden, welche die zweiten Ableitungen der Laplace-Gleichung
annidhern [Steinbrecher, 1993].
Ffley) 0 fla+ly)-flxy)
0x? 0x (x+1)—x
=(fle+1,y)— [, y) = (f(x,y) - fx—1,3))

=fx+1,y)-2f(x,y)+ flx—1,y)

3.3)

Analog wird mit der zweiten Koordinate verfahren. Damit ergibt sich die Filtermaske:

0 0 O 0 1 O 0 1 0
Apyfl,y)=11 -2 1[{+]|0 -2 0|=|1 -4 1 3.4)
0 0 O 0 1 0 0 1 0

Dieser Filter ist allerdings sehr rauschanfillig, da der mittlere Bildpunkt im Gegensatz
zu seinen Nachbarn recht stark gewichtet wird. Durch die Verwendung unterschiedli-
cher Differentialquotienten konnen unterschiedliche Geometrien zur Kantendetektion
verwendet werden. Fir eine gleichméflige Detektion der Kanten in allen Raumrichtun-

gen kann zum Beispiel folgende Faltungsmatrix verwendet werden [Steinbrecher, 1993].

1 1 1
Ax,yf(x,y) =11 -8 1 (35)
1 1 1

Fir die Auswertung der Daten hat sich die dritte gebrauchliche Variante als vorteilhaft
erwiesen [Maini und Aggarwal, 2009]. Diese zeichnet sich durch eine bessere Isotropie

aus und entsteht unter Hinzunahme einer gemischten zweiten Ableitung bei der Appro-
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ximation.
-1 2 -1
Apyflx,y)=12 -4 2 (3.6)
-1 2 -1

Abbildung 3.16 a. zeigt ein ungefiltertes Phasendifferenzbild aus einer aufgenommenen
Bestrahlungsserie. Die Bestrahlungsstérke von 410 Wem? erzeugte eine lokale Tempe-
raturerh6hung von > 70 K. Abbildung 3.16b.) zeigt eine Zeile aus dem Phasendifferenz-
bild. Phasenspriinge treten an den Positionen 170 um, 320 um, 590 um und 750 um auf.
Die Phasendifferenz springt an diesen Stellen durch die zeitlich begrenzte Phasenauflo-
sung nicht immer exakt um +27, sondern hiufig um einen kleineren Wert. Durch den
angewandten Laplace-Filter sind die Phasenspriinge als mehrfache Nulldurchgéinge in
den Abbildung 3.16c. und 3.16d. gut zu erkennen. Jede Zeile wird nach der Filterung
separat auf Areale mit mehreren zusammenhingenden Spitzenwerten durchsucht. An
den Positionen dieser Areale wird in den ungefilterten Daten die Umgebung untersucht.
Zeigt diese links und rechts einen positiven Anstieg auf, so werden zu allen nachfolgen-
den Datenpunkten 27 addiert, bei einem negativen Anstieg werden 27 subtrahiert (Abb.
3.16 e. und f.). Bei Messdaten mit einem geringen SNR-Verhiltnis traten in vereinzel-
ten Zeilen Fehler bei der Erkennung der Phasenspriinge auf, die zu Ausreilern in der
2-dimensionalen Darstellung der Phasen fiihrten. Diese wurden abschlieend mit einem

zweidimensionalen Median-Filter der Stufe 9 eliminiert (Abb. 3.16 g. und h.).

Die in vivo durchgefithrten OCT-Messungen zeigten ein so geringes SNR-Verhiltnis, dass
eine Erkennung der Phasenspriinge durch den Laplace-Filter-Algorithmus nicht mog-
lich war. Dieser konnte keine klaren Kanten an den Sprungstellen detektieren. Deshalb

musste hier ein robusterer Algorithmus eingesetzt werden.

Zur Erkennung der Phasenspriinge wurde zunéchst jede Zeile ¢; des Phasendifferenz-
bildes mit einem 1-dimensionalen Median-Filter der Stufe 9 gefiltert (Abb. 3.17) und

anschlieflend integriert:

j
Pj=) ¢ (3.7)
1=0

Durch die Integration werden die Kanten der Phasenspriinge zu Maxima und Minima,
die mittels einer Spitzenwerterkennung detektiert wurden. Die ungefilterten Originalda-
ten wurden dann zeilenweise von links nach rechts durchgegangen und ab der Position
jedes Maximums fiir alle nachfolgenden Datenpunkten um 27 addiert sowie ab der Posi-

tion jedes Minimums um 27 subtrahiert. Abbildungen 3.17 f. und g. zeigen die korrigierte
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Abbildung 3.16 — Phasenkorrektur der Ex-vivo-Versuchsreihe an enukleierten Schweineaugen:
a.) Unkorrigierter Datensatz mit zweifachem Phasensprung, b.) Zeile aus Phasendifferenzbild,
c.) Zeile nach Laplace-Filterung. Detektion der Phasenspriinge mittels Spitzenwerterkennung in
den rot eingezeichneten Arealen, d.) Phasendifferenzbild nach Laplace-Filterung, e.) Phasendif-
ferenzbild nach Korrektur der Phasenspriinge, f.) Zeile aus korrigiertem Phasendifferenzbild, g.)

Zeile nach Median-Filter, h.) Phasendifferenzbild korrigiert und mit Median-Filter geglittet.

Phasendifferenz, die anschlieBend mit einem zweidimensionalen Median-Filter geglattet
wurde (Abb. 3.17h. und i.).Durch die Medianfilterung und Integration der Zeilen vor
Bestimmung der Phasenspriinge ist dieser Algorithmus sehr robust gegen Rauschen, be-
sitzt allerdings eine geringe raumliche Auflosung. Dies war in vivo akzeptabel, da hier

die Verschiebungen kleiner als bei den Ex-vivo-Messungen ausfielen.

In vivo war neben der Entfaltung auch eine Korrektur der globalen Bewegungen des
Kaninchenauges, welche unter anderem durch Herzschlag und Atmung verursacht wer-
den, notwendig. Diese uiberlagern, wie in Abbildung 3.18 a. dargestellt, eine durch den
Bestrahlungslaser verursachte lokale Verschiebung. Die globalen Bewegungen sind iiber
den jeweiligen B-Scan nicht konstant, sondern erzeugen einen, in erster Nidherung, linea-
ren Geschwindigkeitsgradienten iiber das gesamte Bildfeld. Dieser lineare Anteil wurde
subtrahiert, indem nach Mittelung iiber die gesamte Dicke der Retina die laterale Ab-
héangigkeit der Verschiebung an eine Gerade angepasst wurde (Abb. 3.18b.). Durch die

Subtraktion der Geraden von der Phasendifferenz jedes A-Scans konnten die globalen
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Abbildung 3.17 — Entfaltung der In-vivo-Aufnahmen. a.) Unkorrigierter Datensatz mit einfa-
chem Phasensprung, b.) Zeile aus Phasendifferenzbild, c.) Zeile nach Glattung durch Median Fil-
ter, d.) Mit Median Filter lateral gegléttetes Phasendifferenzbild, e.) integrierte Zeile, f.) korrigier-
tes Phasendifferenzbild, g.) eine Zeile des korrigierten Phasendifferenzbildes, h.) Zeile des korri-
gierten Phasendifferenzbildes nach Median Filterung, i.) Entfaltetes Phasendifferenzbild nach
Glattung

Bewegungen ausreichend genau korrigiert werden (Abb. 3.18 c. und d.), um eine Auswer-

tung der In-vivo-Datensitze zu ermoglichen.
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Abbildung 3.18 — Korrektur globaler Bewegungen bei In-vivo-Messungen am Kaninchenauge.
a.) Unkorrigiertes Phasendifferenzbild b.) Gemittelte Phase iiber die Dicke der Retina (weilles
Quadrat) und lineare Ausgleichsgrade. c.) Korrigierte gemittelte Phasendifferenz. d.) Korrigiertes
Phasendifferenzbild.

3.2.4 Speckle-Fluktuationen

Eine Bewegung im Gewebe kann durch Analyse der Speckle-Fluktuationen zeitlich nach-
folgender B-Scans dargestellt werden. Die einfachste Methode ist dabei die Berechnung
der Standardabweichung iiber alle B-Scans einer Zeitserie. Bewegt sich das Gewebe
nicht, so sind die Specklemuster in der Mittelwertbildung gut zu erkennen, die Stan-
dardabweichung wird nur vom Phasen- und Amplitudenrauschen dominiert. Umso gro-
Ber eine lokale Bewegung ist, desto starker verschieben sich die Speckle und desto gréfler
wird die Standardabweichung fiir diesen Bereich. In Abbildung 3.19 sind dazu beispiel-
haft Mittelwerte und Standardabweichung einer B-Scan Serie ex vivo iiber einen Zeit-
raum von 130ms vor und wihrend der Bestrahlung dargestellt. Vor der Bestrahlung
sind in einigen Schichten der Retina leichte Specklefluktuationen vom umliegenden Ge-
webe unterscheidbar, die im Mittelwert nicht zu erkennen sind. Mit dem Einsetzen der
Bestrahlung verschwindet das Specklemuster in der Mittelwertbildung, in der Standard-
abweichung kann hingegen, bei geeigneter Grauwertskalierung, deutlich das Koagulati-
onsareal sichtbar gemacht werden. Da diese Methode sehr bewegungsempfindlich ist,

miissen fiir eine In-vivo-Bildgebung globale Bewegungen sehr genau korrigiert werden.

54



3.3. Versuchsdurchfithrung

Abbildung 3.19 — a.) Mittelwert aller B-Scans vor Bestrahlungsbeginn iiber einen Zeitraum von

130ms. b.) Standardabweichung aller B-Scans vor Bestrahlungsbeginn iiber einen Zeitraum von
130ms. c.) Mittelwert wihrend der Bestrahlung iiber einen Zeitraum von 130ms. d.) Standard-

abweichung wihrend der Bestrahlung tiber einen Zeitraum von 130 ms.

3.3 Versuchsdurchfiihrung

3.3.1 Ex-vivo-Experimente an Schweineaugen

Der postmortale Zersetzungsprozess des Auges beginnt innerhalb von Minuten. Bereits
nach wenigen Stunden wird die Linse triib, was eine OCT Messung mit ausreichender
Bildqualitit erschwert. Die Augen wurden deshalb direkt morgens vor der Messung vom
Schlachthaus (Versandschlachterei Hans Schacht GmbH, Bad Oldesloe, Deutschland) ab-
geholt und mit einem gekiihlten Behéiltnis zum Institut transportiert. Durch das Ent-
fernen der Gewebereste und die gekiihlte Aufbewahrung in dem Néhrmedium DMEM
(Dulbecco’s Modified Eagle Medium) konnte der Zersetzungsprozess soweit verlangsamt
werden, dass Messungen bis zu 6 Stunden nach Entnahme der Augen méglich waren. Die
Augen wurden direkt vor jeder Messreihe aus dem Ndhrmedium entnommen und in den
Augenhalter eingespannt (Abbildung 3.20). Als Kontaktfliissigkeit zwischen Auge und
Kontaktglas diente dazu Methocel 2% (OmniVision GmbH, Puchheim, Deutschland).

Durch die Spaltlampe konnte der Behandlungslaser mit Hilfe eines Pilotlasers auf die
richtige Fokusebene eingestellt und mit Verschieben der Referenzlidnge das OCT-Bild
dementsprechend angepasst werden. Eine Nachfokussierung des OCT-Systems mit der
60 mm-Linse sowie eine Optimierung der Polarisationsachsen mit den eingebauten Pola-
risationsstellern war nach jedem Auge und zum Teil auch zwischen den Messungen einer

Messreihe notig, um eine optimale Bildqualitidt zu erreichen. Zur Feinabstimmung der
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?‘ Auge . Kontaktglas lDichroitischer Wairfel

Abbildung 3.20 — Augenhalter mit eingespanntem enukleierten Schweineauge am OCT-

Applikator der Spaltlampe

Uberlagerung zwischen dem Laserstrahlengang und dem OCT-Strahlengang war es not-
wendig, eine starke Testldsion zu setzen. Durch einen volumetrischen Scan konnte das
Zentrum der Koagulation bestimmt und der Mittelpunkt der Scanner dementsprechend

korrigiert werden.

In dieser Arbeit wurden 12 Augen mit verschiedenen Fleckgroflen zwischen 50 pym und
200 um und unterschiedlichen Bestrahlungsdauern von 50 ms und 400 ms bestrahlt. Aus
den Phasendifferenzen konnten die Geschwindigkeiten und durch Integration iiber die
Zeit auch die Verschiebung des Gewebes errechnet und mit den zeitgleich durch die Op-

toakustik aufgenommenen Temperaturanstiegen verglichen werden.

3.3.1.1 Histologische Praparation

Fir den Vergleich der OCT-Bildgebung mit histologischen Préparaten wurden insgesamt
vier Augen mit einem quadratischen Raster aus gut sichtbaren Markerlédsionen verse-
hen. In die Mitte des Quadrats konnten anschlieend jeweils neun Lisionen mit abneh-
mender Laserleistung appliziert werden. Der Fleckdurchmesser sowie die Bestrahlungs-
dauer wurden konstant bei 200um und 400ms gehalten. Direkt nach der Behandlung
der Augen erfolgte eine vierstiindige Vorfixierung des kompletten Auges mit einer Monti-
Graziadei-Losung (Anhang: A.1). Der Bulbus wurde nach der Vorfixierung geoéffnet und
der Glaskorper entfernt. Anschlieend erfolgt die eigentliche viertdgige Fixierung des

Auges, erneut mit der Monti-Graziadei-Losung. Nach der Fixierung konnte das bestrahl-
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te Areal, welches durch die Markerldsionen gut sichtbar war, ausgeschnitten und ein-
gebettet werden. Dazu wurden das Gewebe zuerst durch eine aufsteigende Alkoholreihe
von 30% bis 100% mit einer 10%igen Schrittweite entwéssert und anschlielend in einem
1:1 Gemisch aus Isopropylalkohol (100%) und Paraplast bei 58°C fiir zwei Stunden ein-
gelegt. Fur die abschlielende Einbettung muss das Isopropylalkohol-Intermedium kom-
plett aus dem Gewebe entfernt werden. Dazu wurde das Gewebe dreimal fiir jeweils
vierundzwanzig Stunden in die reine fliissige Paraplast-Masse eingelegt. AnschlieBend
wurde das Gewebe in Blockchen ausgegossen und abgekiihlt. Die Schnitte wurden mit
einer Hamatoxylin-Eosin-Farbung eingefarbt und anschlieBend geschnitten. Zwischen
den Léasionsreihen betrug der Schnittabstand dabei zwischen 40 pm und 60 uym. Im Be-
reich der Lasionen wurde eine Schnittserie ohne Abstand, mit einer Schittdicke von 5 pum,

angefertigt.

3.3.2 In-vivo-Experimente am Kaninchenauge

Fir die ersten In-vivo-Versuche am Kaninchenauge wurde die Spaltlampe zusammen
mit dem Tierhalter auf einen gemeinsamen optischen Tisch montiert. Die so erzeugte
Vibrationsdampfung sollte zusitzliche globale Bewegungsartefakte seitens des Aufbaus
oder des Fullbodens minimieren. In Abbildung 3.21 ist die Ankopplung von OCT und
Bestrahlungslaser an das Kaninchenauge gezeigt. Das Kontaktglas wird mit einem Hal-
ter an dem Stangensystem des Tierhalters befestigt, mit dem auch die Grey Chinchilla-
Kaninchen (Charles River Laboratories International, Inc.) fixiert wurden. Als Betiu-
bungsmittel wurde eine Kombination aus einer 10%igen Ketamin-Lésung mit einer Do-
sierung von 0,5 ml/kg und einer 2%igen Xylazin-Losung mit einer Dosierung von 0,2
ml/kg verwendet. Die Versuchsdauer wurde auf insgesammt 2 bis 3 Stunden beschrankt.
Der Fleckdurchmesser betrug bei allen Tierversuchen 200 um, wohingegen die Bestrah-
lungszeit und der Strahlungsfluss variabel verindert wurden. Der Tierversuch wurde
unter der Nummer V312-72241.121-11 genehmigt.
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4

Abbildung 3.21 — Tierversuchshalter mit Grey Chinchilla-Kaninchen und der OCT-Spaltlampe




4 Ergebnisse

Die Darstellbarkeit von thermisch induzierten Gewebeverinderung durch OCT wurde ex
vivo an enukleierten Augen des Schweins, die in ihrer Morphologie der des menschlichen

Auges nahe kommen, und in vivo an anésthesierten Kaninchen untersucht.

4.1 Ex-vivo-Messungen am Schweineauge

Zur Messung der Gewebeverdanderung wiahrend der Photokoagulationen der Retina wur-
den Bestrahlungsserien an 12 enukleierten Schweineaugen mit Fleckdurchmessern von
50um bis 200pum und Bestrahlungszeiten von 50ms bis 400ms durchgefithrt (Tabelle
4.1). Fur jede Parameterkombination wurde die applizierte Leistung zwischen 5mW und
130mW in Abstufungen von 4,5mW variiert. Anderung von Phase und Intensitit der
OCT-Bilder in den bestrahlten Arealen wurde mit dem makroskopisch sichtbaren Veran-

derungen im Fundusbild und mit optoakustisch gemessenen Temperaturen korreliert.

Augenparameter

Auge Nr. Pulsléange [ms] Fleckgrofe [pm]

1 400 200
2 400 100
3 400 50
4 200 200
5 200 100
6 200 50
7 100 200
8 100 100
9 100 50
10 50 200
11 50 100
12 50 50

Tabelle 4.1 — Fleckdurchmesser und Bestrahlungszeit der Bestrahlungsserien an den enukleier-

ten Augen.
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4.1.1 Fundusbild nach Bestrahlung

Die Abbildung 4.1 zeigt exemplarisch auf der linken Seite das Fundusbild von Auge Num-
mer 1 mit 31 bestrahlten Arealen. Die Fleckgrofle betrug in diesem Beispiel 200 um, die
Bestrahlungsdauer 400 ms. Die einzelnen bestrahlten Flichen sind nummeriert und in
der rechts stehenden Tabelle mit der zugehorigen Bestrahlungsstirke und der optoakus-
tische ermittelten maximalen Temperaturerhohung aufgelistet. In der medizinischen An-
wendung werden die Laserparameter fiir die Koagulationsbehandlung bisher nach Grad
der Weillifarbung des koagulierten Areals bestimmt. Deshalb wurde auch hier eine Be-
wertung der einzelnen Bestrahlungsflecke nach ihrer Sichtbarkeit im Fundusbild durch-
gefiihrt. Eine gut sichtbare Koagulation sollte einen klar definierten Rand haben und
sich deutlich von dem umliegenden Gewebe abgrenzen. Leicht sichtbare Koagulationen
erscheinen etwas diffus ohne definiertem Rand, wohingegen Lésionen als nicht sichtbar

klassifiziert wurden, wenn sie nicht vom Hintergrund unterscheidbar waren.

Die Abbildung 4.2 zeigt den optoakustisch gemessenen Temperaturverlauf fiir den Be-
strahlungsfleck Nummer 26. Gut zu erkennen sind der Beginn sowie das Ende der Be-
strahlungszeit. Beide Zeitpunkte sind durch einen starken Anstieg bzw. Abfall in der
Temperatur gekennzeichnet. Die gemessenen Temperaturen sind die Mittelwerte der im
Gewebe auftretenden Temperaturen iiber den Fleckdurchmesser der Laserbestrahlung.
Fiir die Tabelle in Abbildung 4.1 wurden die jeweils zehn vorletzten Temperaturwerte,
entsprechend 12ms Bestrahlungszeit, vor dem Ausschalten des Bestrahlungslasers ge-

mittelt und als AT,,,, angegeben.

Bei einer Bestrahlungsstirke von 414 W/em? bis 344 W/em? sind die Koagulationen gut
sichtbar. Ab einem Wert von 331 W/cm? bis 221 W/ecm? gehen sie in den Bereich leicht
sichtbarer Koagulationen iiber und ab einer Bestrahlungsstirke von 208 W/em? sind kei-
ne Gewebeveranderungen mehr sichtbar. Im oberen Bereich des bestrahlten Feldes fallen
die Koagulationseffekte starker aus. Die Bestrahlungsflecke Nr. 12 und Nr. 13 sowie Nr.
21, Nr. 22 und Nr. 23 sind hoher klassifiziert als tiefer liegende Bestrahlungsflecke mit
dhnlicher Bestrahlungsstérke. Dies kann durch eine stirkere Pigmentierung oder einen
kleineren Fleckdurchmesser aufgrund einer Variation der Abbildungsgeometrie erklart
werden. Beides fiihrt auch bei der Photokoagulationstherapie der Retina zu einer Varia-
tion der Behandlungsergebnisse. In Abbildung 4.3 ist die Temperaturerhohung am Ende
der Bestrahlung gegen die Bestrahlungsstérke fiir die 12, mit unterschiedlichen Bestrah-
lungszeiten und Fleckgro3en durchgefithrten Messreihen zusammenfassend abgebildet.

Die unterschiedlichen farbigen Markierungen mit blauen, schwarzen und roten Daten-
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Schweineauge Nr.1
(Fleckgrof3e 200 pm, Bestrahlungszeit 400 ms)

Fleck Nr. Bestrahlungsstirke A7T,,,, Sichtbarkeit

[W/em?] [K]

1 410 >70 ja

2 400 >70 ja

3 390 >70 ja

4 380 67 ja

5 370 60 ja

6 360 45 ja

7 340 41 ja

8 330 37 leicht

9 320 36 leicht
10 310 33 leicht
11 290 37 leicht
12 280 63 ja
13 260 44 ja
14 250 41 leicht
15 240 37 leicht
16 220 32 leicht
17 210 31 nein
18 190 28 nein
19 180 26 nein
20 160 24 nein
21 145 29 leicht
22 130 26 leicht
23 120 22 leicht
24 105 19 nein
25 89 14 nein
26 77 13 nein
27 59 10 nein
28 46 9 nein
29 31 6 nein
30 31 6 nein
31 15 4 nein

Abbildung 4.1 — Fundusbild des enukleierten Schweineauges Nummer 1 nach der Laserkoagu-
lation mit verschiedenen Bestrahlungsstiarken (linke Abbildung). Die Fleckgriof3e betrug 200 um,
die Bestrahlungsdauer 400ms. Die Bestrahlungsstirke E, optoakustisch bestimmte Maximal-
temperatur AT,,,, sowie die Sichtbarkeit der Lisionen sind in der Tabelle auf der rechten Sei-
te gegeniibergestellt. Gut sichtbare Lisionen sind in rot markiert, leicht sichtbare Lésionen in

schwarz und unsichtbare in blau.
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Abbildung 4.2 — Optoakustisch bestimmte iiber den Bestrahlungsfleck gemittelte Temperatur-
erhohung in der Ebene des RPE wihrend der Laserbestrahlung. Der Beginn und das Ende der
Bestrahlungszeit ist durch einen starken Anstieg bzw. Abfall im Temperaturverlauf gut erkenn-

bar.

punkten zeigt die Einordnung in nicht sichtbare, leicht sichtbare und gut sichtbare Ge-
webeveranderung. Die farbliche Hintergrundmarkierung zeigt die Temperaturbereiche,
in denen nicht sichtbare, leicht und gut sichtbare Léasionen auftreten. Temperaturwerte,
bei denen es nicht moglich war die Temperaturerhéhung mittels Optoakustik zu bestim-
men, sind mit schwarzen Pfeilen markiert. Die Temperaturerh6hung liegt hier oberhalb
von 70 K. Alle Augen weisen im wesentlichen einen linearen Anstieg der Temperatur mit
steigender Bestrahlungsstirke auf. Ab 20 K Temperaturerhohung werden die Koagula-
tionen leicht sichtbar ab 30 — 40K werden sie gut sichtbar.
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Abbildung 4.3 — Maximale Temperaturerh6hung AT,,,, am Ende der Bestrahlung in Abhéin-
gigkeit zur Bestrahlungsstidrke. Die unterschiedliche farbige Markierung der Datenpunkte in
blauer, schwarzer und roter Farbe zeigt die Klassifizierung der Lisionen in nicht sichtbare, leicht
sichtbare und gut sichtbare Gewebeverdanderung. Der farbige Hintergrund zeigt die zugeordne-
ten Temperaturbereiche fiir die Sichtbarkeit der Koagulationen. Schwarze Pfeile markieren nicht

mehr messbare Temperaturerh6hungen, die oberhalb von 70K liegen.
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4.1.2 Anderung der Gewebestreuung

Mit OCT wurde wiahrend und nach der Laserbestrahlung, die mit der WeiBifarbung der
Retina verbundenen Zunahme Gewebestreuung, mit 1,2ms Zeitauflésung quantitativ

dargestellt.

Die Bildserie 4.4 zeigt als Ausschnitt aus einem Hochgeschwindigkeitsfilm mit 860 Bil-
dern pro Sekunde die Veranderungen in der Gewebestreuung wahrend der Bestrahlung.
Die Fleckgrofle betrug bei dieser Messung 200 um, die Pulslénge 100 ms und die Bestrah-
lungsstérke 410 W/em?. Der Bestrahlungslaser beginnt zum Zeitpunkt Oms und endet
nach 100ms. Es wurde nur jedes dritte Bild der Serie dargestellt. Innerhalb der ersten
14ms nach Beginn der Bestrahlung ist keine signifikante Anderung der Streuung aus-
zumachen. Danach nimmt die Streuung, in dem ansonsten schwach streuenden Bereich
zu und wird als halbkreisformige Veridnderung sichtbar. Ausgehend vom RPE nimmt
die Streuung mit fortschreitender Zeitdauer axial wie auch lateral zu und bleibt auch
nach Beendigung der Bestrahlungsdauer erhalten. Eine genaue Analyse zeigt die loka-
le Bewegung des Gewebes wihrend der Photokoagulation in der Zeitserie der B-Scans
als Verschiebung der Speckle. In Abbildung 4.5 ist die in der Zeitserie sichtbare lokale
Verschiebungsrichtung der Speckle mit Vektoren dargestellt. Das Gewebe bewegt sich
wiahrend der Bestrahlung von aulerhalb des Bestrahlungsflecks, parallel zum RPE und

zentral zum Koagulationszentrum hin und in dessen Mitte in axialer Richtung aufwirts.

In Abbildung 4.6 ist die mit OCT gemessene Streuung der Retina im Bestrahlungsfleck
fiir die Bestrahlungen im Bereich von 89 W/em? bis 410 Wem? dargestellt. Es ist jeweils
die OCT-Aufnahme vor (linke Spalte) und nach (rechte Spalte) der Bestrahlung abgebil-
det. Um eine Verdnderung der Streueigenschaften an der Retina wiahrend der Bestrah-
lung sichtbar zu machen, wurde iiber alle A-Scans im Bestrahlungsfleck gemittelt und
die so erhaltenen mittleren A-Scans tiber die Zeit aufgetragen (M-Scans in der mittlere
Spalte). In den Zeitserien ist der An- und Ausschaltzeitpunkten der Laserbestrahlung

durch weifle Pfeile markierten.

Im Fundusbild nicht sichtbaren Laserexpositionen mit einer Bestrahlungsstarke von bis
zu 89 Wem? zeigen keine Anderung im Streuverhalten der Retina. Der B-Scan vor und
nach der Bestrahlung erscheint identisch und im Zeitverlauf stellen sich die einzelnen
Retinaschichten beziehungsweise Speckle als homogene durchgezogenen Linien dar. Fiir
den Bereich der im Fundusbild leicht sichtbaren Koagulationen mit Bestrahlungsstér-

ken von 120 W/em? bis 210 W/em? zeigen die M-Scans Verinderungen der Speckle, die
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Abbildung 4.4 — Zeitserie von B-Scans, aufgenommen wihrend einer Koagulation mit einer
FleckgroBie von 200 um, einer Bestrahlungszeit von 100 ms (Auge 7) und einer Bestrahlungsstéarke

von 410 Wem?. Die Bestrahlung beginnt zum Zeitpunkt 0 ms und endet nach 100 ms.

65



4. Ergebnisse

Abbildung 4.5 — Schematische Darstellung der Bewegung im Gewebe wihrend der Photokoagu-
lation (Bilder aus der Zeitserie in Abb. 4.4). a.) Mittelwert des OCT-Signals aller B-Scans wih-
rend der Photokoagulation. b.) In der Zeitserie erkennbare Bewegung wihrend der Bestrahlung.

c.) Bewegung nach Beendigung der Bestrahlung.

nach Einschaltung des Bestrahlungslasers sichtbar werden. Ab 210 Wem? nimmt das
OCT-Signal oberhalb des RPE zu. Diese Verdnderungen stellen sich dabei nicht direkt
beim Einschalten des Bestrahlungslasers, sondern erst 200 ms nach dem Beginn der Be-
strahlung ein. Bei Bestrahlungsstiarken von 240 Wem? bis 320 Wem? sind Retinaverin-
derungen im Bestrahlungsverlauf deutlich auszumachen. Die durch Speckle entstande-
nen Linien verschieben sich direkt nach dem Einschalten des Lasers. In dem ansonsten
streuarmen Bereich zwischen dem RPE und den AuBensegment der Netzhaut nimmt
die Streuung ebenfalls sofort zu und bleibt permanent erhéht, wie in den ganz rechten
Bildern deutlich zu erkennen ist. Die bei mittleren Bestrahlungsstirken beschriebene
Streuzunahme, sowie der Verschiebung von Specklen, setzt sich auch in den stirkeren
Koagulationen fort. Die im Fundus gut sichtbaren Koagulationen in dem Bereich von
340 W/em? bis 410 Wem? zeigen im OCT eine Verdnderung direkt nach dem Einschalten
des Bestrahlungslasers, gut sichtbar an der nahezu sofortigen Zunahme der Streuung.
Die laterale Ausdehnung der in der OCT sichtbaren Zunahme der Streuung nimmt mit
der Bestrahlungsstéirke zu. Ab einer Bestrahlungsstirke von 240 Wem? verschiebt sich
mit Beginn der Bestrahlung und der Zunahme der Streuung zudem die Retinaoberfléache

nach oben.

Fir die weitergehende Analyse der OCT-Signale wihrend der Photokoagulation wurden,
wie in Abbildung 4.7 dargestellt, mittleren Zunahme der Streuung ASpgrs in einem Be-
reich von 100um oberhalb des RPEs (schwarz) sowie die Oberflachenverschiebung der

Retina Az (rot) bestimmt.
Solange unterhalb einer Bestrahlungsstérke von 89 Wem? im Fundus keine Verénderun-
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Abbildung ist auf der nichsten Seite fortgesetzt
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Vor- Wahrend Laserbestrahlung Nach-

344 Wicm?

370 W/cm?

393 W/cm?

414 W/cm?

PO . L
Fleckgrofte 200 ms 400 ms 600 ms 800 ms FleckgroRe

Abbildung 4.6 — OCT-Bild vor (links) und nach (rechts) der Bestrahlung fiir die Bestrahlungs-
starken von 89W/em? bis 410 W/em?. Der Bereich der Laserexposition ist mit zwei vertikalen
Linien markiert. Durch das laterale Mitteln iiber den bestrahlten Bereich konnte ein M-Scan
(gemittelter A-Scan iiber die Zeit) berechnet werden (mitte). Der Beginn und das Ende der Be-
strahlung sind durch zwei weille Pfeile markiert. Retinale Strukturen sind markiert als PRS:

Photorezeptorschicht, RPE: Retinales Pigmentepithelium, CHO: Choroidea.

gen sichtbar sind, ergeben sich weder eine signifikante Zunahme in der Streuung noch
eine Verschiebung der Oberflache (Abbildung 4.8). Die Genauigkeit der Auswertung wird
durch das Untergrundrauschen des OCT-Signals auf 1dB bzw. 5um limitiert. Ab einer
Bestrahlungsstirke von 210 Wem? ist eine kontinuierliche Signalzunahme von mehr als
3dB und eine Verschiebung der Oberflachenposition um mehr als 10 um zu beobachten.
Fiir die Koagulationen in dem Bereich von 240 W/em? bis 320 Wem? sind bereits in den
M-Scans Aufwoélbungen der Retina sichtbar, die sich nach der Abschaltung des Lasers
wieder in Richtung der Ursprungsposition zuriickbewegen. Die quantitative Auswertung
der Position der Retinaoberfldche in Abbildung 4.8 zeigt, dass sich nach dem Einschalten
des Bestrahlungslasers ein kontinuierliche Verschiebungen bis zu einem Maximalwert
von 25um bis 35um ergibt. Der maximale Wert der Verschiebung wird dabei kurz vor
dem Abschalten des Lasers erreicht. Danach bewegt sich die Oberflache zuriick, ohne

den Ausgangswert wieder zu erreichen. Im Gegensatz zur Gewebebewegung ist die Zu-
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Abbildung 4.7 — Quantifizierung der Oberflichenverschiebung Azg (rot) sowie der mittleren
Streuzunahme ASprg iiber einen Bereich von 100 um in der Photorezeptorschicht oberhalb des
RPEs (schwarz)
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Abbildung ist auf der nachsten Seite fortgesetzt
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Abbildung 4.8 — Zunahme der Streuung in der Photorezeptorschicht ASprg (schwarz) und Ver-
schiebung der Retinaoberfliche Azg (rot) wiahrend der Bestrahlung. Der Anschalt- und Abschalt-
zeitpunkt des Bestrahlungslasers sind mit schwarzen Pfeilen markiert. Die farbige Markierung

auf der linken Seite gibt Zuordnung zu den drei Sichtbarkeitsbereichen der Laserlédsionen an.
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nahme der Streuung, die bei den schwach sichtbaren Léisionen zu einer Signalzunahme
von ca. 5dB fiihrt, nicht reversibel. Fiir die im Fundusbild gut sichtbaren Koagulationen
mit einer Bestrahlungsstiarke von 344 Wem? bis 414 W/em? ist erkennbar, dass sich die
Oberflache mit zunehmender Bestrahlungsstiarke immer mehr verschiebt. Liegt die ma-
ximale Verschiebung bei einer Bestrahlungsstirke von 344 Wem? noch bei in etwa 40 um,
so steigt sie bei 414 Wem? auf bis zu 60 pm an. Aquivalentes gilt fiir das Streuverhalten.
Dieses steigt von 6dB auf einen Wert von 8dB. Die Oberflaichenverdanderung sowie die

Streuédnderung nehmen in etwa gleicher Weise zu.

Signalzunahme und Gewebeverschiebung am Ende der Bestrahlung wurden fiir alle La-
serexpositionen berechnet und in Abbildung 4.9 getrennt fiir die verwendeten Bestrah-
lungszeiten und Fleckdurchmesser gegen die Bestrahlung aufgetragen. Bei festen Fleck-
durchmesser sind fiir kiirzere Expositionszeiten hohere Bestrahlungsstiarken notwen-
dig, um &dhnliche Verdnderungen der Streuung oder eine Oberflichenverschiebung zu

erzeugen. Die notwendigen Bestrahlungen sowie die Temperaturerhéhungen fiir 1dB Si-

Sprs
th

Generell erhoht sich die notwendige Bestrahlungsstiarke wie erwartet mit kleinerem Be-

gnalzunahme E , bzw. 5um Verschiebung EtAhz sind in Tabelle 4.2 zusammengestellt.
strahlungsfleck und kiirzer Bestrahlungszeit. Gleichzeitig nehmen auch die Schwankun-
gen der Messwerte zu. Fiir 50pm und 50ms wird eine Bestimmung des Ausmal} der

Gewebeverdanderung durch OCT sehr unsicher.

Eine von der Pigmentierung des Gewebes unabhingige Korrelation ergibt sich zwischen
Zunahme des OCT-Signals bzw. der Verschiebung der Retinaoberflache und der optoakus-
tisch gemessenen Temperaturerhohung, dargestellt in Abbildung 4.10. Unterhalb einer

Temperaturerh6hung von 20K - 35K wird fiir Az3®* und ASEES im Rahmen der Mess-

genauigkeit keine Anderung beobachtet. In diesem Temperaturbereich sind im Fundus

max

keine Lésionen sichtbar. Im Bereich schwach sichtbarer Koagulationen steigen Azg

und ASPES weitgehend linear mit zunehmender Temperatur an. Aus der Steigung der

uberschwelligen Messwerte wurden die spezifische Verschiebung, d.h. Verschiebung je

SPRS)

Kelvin Temperaturerhohung ({ tAhz ), und die spezifische Erhdhung der Streuung ({,,

errechnet (Tab. 4.2).
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Abbildung 4.9 — Maximale Positionsédnderung Azg*** und maximale Streuéinderung ASFES am

Ende der Bestrahlung in Abhéingigkeit der Bestrahlungsstérke fiir die 12 Fleckdurchmesser und

Bestrahlungszeiten von 200 um - 50 um sowie 400 ms - 50ms. Die Hintergrundfarben geben die

Parameterbereiche fiir nicht sichtbare (blau), leicht sichtbare (gelb) und gut sichtbare Lasionen

(pink) an.
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Abbildung 4.10 — Maximale Verschiebung der Retinaoberfliche Az®* und maximale Streuén-
derung ASPES am Ende der Bestrahlung in Abhéingigkeit der maximalen Temperaturerh6hung
fir die 12 Fleckdurchmesser und Bestrahlungszeiten von 200pum - 50 um sowie 400ms - 50 ms.
Die Hintergrundfarben geben die Parameterbereiche fiir nicht sichtbare (blau), leicht sichtbare

(gelb) und gut sichtbare Lisionen (pink) an.
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1 A A A S S S
Bestrahlungszeit Fleckdurchmesser AT/E E7? AT? o E)CRS AT, PRS  (OPRS

[ms] [um] KW/em™2 | [Wem?] [Kl [nm/K] | [Wem?]  [K]  [dB/K]
400 200 130 104 19 1230 190 28 190
400 100 19 820 21 1950 885 23 180
400 50 12 1400 20 1390 1960 25 240
200 200 73 251 23 2060 190 18 420
200 100 18 820 19 1610 1163 25 410
200 50 9.9 2130 25 1930 1400 23 280
100 200 88 207 20 1360 257 25 350
100 100 36 885 46 1060 885 28 340
100 50 7.2 2720 21 1400 2560 19 110

50 200 73 292 22 590 305 22 61

50 100 27 714 25 540 996 26 236

50 50 6.3 3430 24 610 3430 24 263

Tabelle 4.2 — Vergleich wichtiger Kenngrof3en fiir verschiedene Bestrahlungszeiten und Fleck-
durchmesser. Mittlerer linearer Anstieg der Temperatur mit der Bestrahlungsstirke AT/E. Be-
strahlungsstiarken EtAhZ und Temperaturen Tﬁlz fiir ein retinale Verschiebung von mehr als 5um

sowie Etslf 2 und Tglp ES fiir eine Signalzunahme iiber 1dB. Die spezifischen Verschiebungen ( tAhz

Sprs
th

teils des Anstiegs von Verschiebung und Streuung oberhalb von E tAhz und Etslf RS berechnet.

und die spezifische Zunahme der Gewebestreuung ¢ wurden als Steigungen des linearen An-

74



4.1. Ex-vivo-Messungen am Schweineauge

4.1.3 Phasendifferenz

Die Auswertung der Phaseninformation der OCT-Bilder erlaubt eine wesentlich genaue-
re Bestimmung von Gewebeverschiebung als es aus den Amplitudendaten moglich ist.
Zudem kann auch tiefenaufgelost die lokale Verschiebung in Richtung des Messstrahls
gemessen werden. Die lokalen Gewebeverschiebungen wurden fiir alle im vorherigen Ka-

pitel beschriebenen Messungen bestimmt.

Fir die exemplarische Darstellung der zeitlichen Entwicklung der Phasendifferenzen
uber den Bestrahlungsverlauf wurde in Abbildung 4.11 die schon in Abbildung 4.4 ge-
zeigte Messung, mit 200 um Fleckgrofle, 100 ms Expositionszeit und einer Bestrahlungs-
starke 410 Wem? ausgewihlt. Die berechneten Phasendifferenzen wurden dabei farbco-
diert mit den B-Scans iiberlagert. Nach Einschalten des Koagulationslasers bei Oms ist
sofort eine positive Phaseninderung zu erkennen, die in den darauf folgenden 7 ms noch
deutlich an Starke zunimmt. Dies Ausmal} der Bewegung fiihrt zu mehrfachen Phasen-
springen im Signal. Danach bleibt die Phasendifferenz bis zum Ausschalten des Koagu-
lationslasers zum Zeitpunkt 100ms in etwa konstant. Beim Ausschalten des Koagula-
tionslasers kontrahiert das Gewebe sofort. Die negative Phasendifferenz ist direkt am
Abschaltzeitpunkt sehr grofl und enthilt demzufolge in den ersten Millisekunden mehr-
fache Phasenspriinge. Bereits 50 ms nach dem Abschalten ist die negative Phasendiffe-
renz im Koagulationsfleck sehr klein und nur noch schwach vom umliegenden Gewebe

zu unterscheiden.

Um den Effekt der verschiedenen Bestrahlungsstarken auf die gemessenen Phasendiffe-
renzen darzustellen, ist in Abbildung 4.12 das jeweilige Phasendifferenzbild kurz nach
Start der Laserbestrahlung, in etwa 100ms vor dem Ende der Bestrahlung und beim
Ausschalten des Bestrahlungslasers zusammengestellt. Die jeweiligen Zeitpunkte sind
in dem ganz rechts abgebildeten, optoakustisch ermittelten Temperaturverlauf, mit ro-
ten Pfeilen markiert. Zusammen mit der Temperatur ist die aus den Phasen berechne-
te Geschwindigkeit der Gewebeverschiebung im Betrachtungsbereich v, dargestellt. Die
grofiten Temperaturinderungen und auch die groBten Momentangeschwindigkeiten wer-

den jeweils beim Ein- bzw. Ausschalten des Koagulationslasers beobachtet.

Bei einer Bestrahlungsstirke von 31 Wem? und einer Temperaturerhshung von 5K un-
terscheidet sich in den B-Scans die Phasendifferenz der Bestrahlungsareale noch nicht
deutlich von der Phasendifferenz des umliegenden Gewebes. Der Wert in den einzelnen

Pixeln liegt kaum iiber dem Phasenrauschen. Die Phasendifferenz wurde zur Berech-
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Abbildung 4.11 — Zeitserie von Phasendifferenzbildern einer Koagulation mit einer Fleckgrofle

von 200 pm, einer Pulslinge von 100ms (Auge 7). Die Bestrahlungsstirke betrug 410 W/em?2.
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390 W/cm? 370 Wicm? 340 W/cm? 320 W/cm? 290 Wicm? 260 W/cm?

410 W/cm?

Abbildung 4.12 — Phasendifferenzbilder des Koagulationsprozesses kurz nach dem Beginn (a.),
wéhrend (b.) und am Ende der Bestrahlungsdauer (c.). In den optoakustisch gemessenen Tem-
peraturverlaufen (schwarz) und aus den Phasen berechneten mittleren Geschwindigkeiten des

Gewebes im bestrahlten Bereich (rot) sind die jeweiligen Zeitpunkte durch rote Pfeile markiert
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4.1. Ex-vivo-Messungen am Schweineauge

nung der Geschwindigkeit iiber den lateralen Bereich des jeweiligen Fleckdurchmes-
sers, sowie axial von der Oberseite der Retina bis zum RPE gemittelt. Bei der gerings-
ten Bestrahlungsstérke ist eine positive Geschwindigkeit von 4nm/s zum Anschaltzeit-
punkt und eine negative Geschwindigkeit von —3nm/s zum Ausschaltzeitpunkt des Be-
strahlungslasers deutlich erkennbar. Fiir Bestrahlungsstiarken ab 240 Wem? kommt es
aufgrund der auftretenden hohen Geschwindigkeiten von iiber 200 nm/s zu mehrfachen
Phasenspriingen beim Ein- und Ausschalten des Koagulationslasers. Diese erstrecken
sich tiber mehrere hintereinander folgende Bilder bzw. mehreren Millisekunden Zeitdau-
er. Fur die im Fundusbild gut sichtbaren Koagulationen mit Bestrahlungsstirken von
340 W/cm? bis 410 Wem? treten vermehrt Phasenspriinge auf. Dies kann zu Problemen
bei der Entfaltung der Phasen fithren. Am Beispiel von 390 Wem? ist gut zu erkennen,
dass im Koagulationszentrum die Phasendifferenzen nicht mehr raumlich getrennt auf-
gelost werden konnen. Damit ist die korrekte Entfaltung fiir diesen Zeitpunkt lokal nicht
mehr moglich. Der optoakustische Temperaturverlauf ist fiir die beiden letzten Bestrah-
lungsstéarken ebenfalls nicht mehr berechenbar, da die Denaturierung des Gewebes zu
groBen Anderungen der optischen Gewebeeigenschaften fithrt und dies die optoakusti-

schen Messungen stark beeintrachtigen.

Durch zeitliche Integration der Phasendifferenzen, die proportional zur lokalen Geschwin-
digkeit des Gewebes sind, erhilt man axial und lateral aufgelost die Verschiebung des
Gewebes Az (Abb. 4.13 a.). Durch die Mittelung bei der Integration, konnen selbst durch
sehr geringe Laserbestrahlung verursachte thermische Verschiebungen, mit Bestrah-
lungsstarken von 31 Wem? und weniger, gut sichtbar gemacht werden. Die in enukleier-
ten Schweineaugen ist die raumliche Verteilung der gemessenen Verschiebungen in der
Regel sehr symmetrisch. Auffillig ist, dass sich bei Bestrahlungsstérken unter 59 W/em?
der deutlich abgegrenzte Maximalwert der Verschiebung nicht im Bereich direkt iiber
dem RPE befindet, sondern in den driiberliegenden Zellschichten der Photorezeptorzellen
(Abb. 4.13 a.). Bei einer Bestrahlungsstirke von 89 W/em? entsteht ein kleineres zweites
Maximum im Bereich zwischen Choroidea und RPE, welches auch fiir die Bestrahlungs-
starken 116 Wem? sowie 145 W/em? sichtbar ist, und fiir hohere Bestrahlungsstirken
wieder in das obere Maximum tibergeht. Dieser Effekt findet sich hdufig mit unterschied-
licher Auspriagung in den Messreihen mit unterschiedlichen Bestrahlungsparametern

wieder.

In der mittleren Abbildung 4.13 b.) ist das laterale Profil der Verschiebung (rot), gemittelt
uber den Bereich der Netzhaut dargestellt. Hinterlegt wurde der zugehorige B-Scan nach

Beendigung der Laserexposition. Die Skalierung der y-Achse bezieht sich dabei auf den
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390 W/cm? 370 W/cm? 340 W/cm? 320 W/cm?

410 W/cm?

Abbildung 4.13 — a.) Rdumlich aufgeloste Verschiebung des Gewebes Az fiir Bestrahlungsstér-
ken von 31 Wem? bis 410 Wem? . Zum Vergleich mit den optoakustischen Temperaturverldufen
erfolgte eine Mittelung der absoluten Verschiebung iiber den weill markierten Bereich. b.) B-Scan
mit lateralem Profil der nur uber die Tiefe gemittelten Verschiebung (rot). c.) Temperaturanstieg

(blau), Verschiebung in dem bestrahlten Bereich Az (rot) und Verschiebung der Retinaoberflédche

0

0.2mm

200 400 600 800
X-Achse [um]

b.)

Az (grau) in Abhangigkeit der Bestrahlungszeit.

84

50

40
—_

30 £
=
=

202

10

0

350 c T T T T T
300}
250}
o 200}
150t
< 100}
50 r
0 -—
0 200 400 600 800 1000
Zeit [ms]
350F
300}
250}
200}
<
= 150
-
< 100]
50}
0 -
0 200 400 600 800 1000
Zeit [ms]
400
350
300
250
< 200
<
— 150
< 100
50
0
0 200 400 600 800 1000
Zeit [ms]
s00]
350
300f
. 250}
X 200}
— 150}
< 100}
s0f
0
0 200 400 600 800 1000
Zeit [ms]
500 |
—
400}
— 300}
X
— 200f
100}
- 0 ]
0

Zeit [ms]

c.)

200 400 600 800 1000 1200



4.1. Ex-vivo-Messungen am Schweineauge

T
N
£
=
S Tstart Tstop nE
™ ’ 200 400 600 800
Zeit [ms]
; .
N
£
O
o
S |
™
200 400 600 800
Zeit [ms]
T
N
e
= NI .
= Tstart Tstop
@)
200 400 600 800
Zeit [ms]
: .
N
£
S ‘ |
o Tstart Tstop
(o))
™ 200 400 600 800
Zeit [ms]
o
N
£ :
e i TR S ——
= Tstart Tstop
=
200 400 600 800
200 ms 600 ms 1000 ms Zeit [ms]

e.) f.)

d.) Aus der Verschiebung bestimmte Expansion des Gewebes fiir Bestrahlungsstirken von
31 W/em? bis 410 W/em?. Zur Berechnung des M-Scans erfolgte eine Mittelung iiber den Fleck-
durchmesser (weille vertikale Linien). e.) M-Scan iiber den Expansionsverlauf wihrend der Be-
strahlungsdauer. Der Anschalt- und Abschaltzeitpunkt des Bestrahlungslasers ist mit weiflen
Pfeilen markiert. f.) Expansion des Gewebes in Abhingigkeit der Bestrahlungszeit. Die Farb-
gebung des seitlichen Streifens gibt den Sichtbarkeitsbereich fiir nicht sichtbare (blau), leicht
sichtbare (gelb) und gut sichtbare Lasionen (pink) an.
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Profilgraphen und nicht auf den hinterlegten B-Scan. Dies ermoglicht einen Vergleich
der laterale Verschiebungsausdehnung zu der, durch die Laserbestrahlung verursachten
Veranderung in der Gewebestreuung. Die laterale Ausdehnung der Verschiebung wurde
durch Anpassung einer Gaullfunktion an die Messdaten ermittelt. Die Halbwertsbrei-
te der GauBfunktion bleibt bei zunehmender Bestrahlungsstirke mit durchschnittlich
410pum konstant und ist somit doppelt so grofl wie der Fleckdurchmesser des Bestrah-

lungslasers.

Um die axiale Verschiebung des Gewebes mit der optoakustische ermittelten mittleren
Temperatur vergleichen zu kénnen, wurde die Verschiebung uiber den lateralen Bereich
des jeweiligen Fleckdurchmessers, sowie axial von der Oberseite der Retina bis zum RPE
gemittelt. Dieser Ausschnitt ist in der Verschiebung (Abb. 4.13 a.) mit einem weillen Qua-
drat markiert. In Abbildung 4.13 c. ist die optoakustisch gemessene mittlere Temperatur
im Bestrahlungsfleck (blaue Kurve), der durch OCT gemessene Verschiebung des Gewe-

bes (rote Kurve) gegeniibergestellt.

Ursache der retinalen Verschiebung ist eine lokale Expansion oder Kontraktion des Ge-
webes. Es ist moglich die Komponente der Expansion in Strahlrichtung, d.h. deren z-
Komponente durch Ableitung der Verschiebung Az nach z (Gleichung 2.30), zu berechnen
und ortsaufgelost darzustellen (Abb. 4.13d.). Der jeweilige iiber das mit weillen Linien
markierte Bestrahlungsareal gemittelte Zeitverlauf der Expansion, zeigt als M-Scan in
Abbildung 4.13 e. die Auswirkung der Laserbestrahlung auf die unterschiedlichen retina-
len Schichten. Die Expansion des RPEs in Abhéingigkeit der Zeit (Abbildung 4.13 f.) wur-
de durch Mittelung uber den lateralen Bereich des Fleckdurchmessers, sowie axial von
der Oberseite des RPE bis zur maximalen Signaltiefe berechnet, da eine genaue Grenze
zwischen RPE und Choroidea nicht bestimmbar war. Dieser Ausschnitt ist in Abbildung

4.13 d. mit zwei horizontalen Linien markiert.

Die Verschiebung des retinalen Gewebes im bestrahlten Bereich folgt fiir die Bestrah-
lungsstéarken von 31 W/em? bis 89 W/em? recht gut dem Temperaturverlauf mit einer spe-
zifischen Verschiebung der Retina von ungefahr 125nm/K. Im Gegensatz zur Auswer-
tung der Verschiebung der Retinaoberfliche aus OCT-Intensitatsdaten ist selbst bei der
geringsten Bestrahlungsstérken von 31 Wem?2, die zu einer Temperaturerhshung von ca.
5K fiihrt, eine genaue Messung der Gewebeverschiebung durch Doppler-OCT moglich.
Der Anstieg von Temperatur und Verschiebung vor dem Einschalten des Bestrahlungs-
lasers sowie das Absinken auf ein Niveau von 2K bis 3K bzw. 0,2um bis 0,4um bei Be-

strahlungsstirken von 31 W/em? bis 89 Wem? ist auf die zusitzlichen Erwarmung des

86



4.1. Ex-vivo-Messungen am Schweineauge

Gewebes durch den optoakustischen Messlasers mit einer Pulsenergie zwischen 3 ud und

71d und durch den OCT-Strahl mit einer Leistung von 7mW zuriickzufiihren.

Bei schwach sichtbaren Lisionen ab einer Bestrahlungsstiarke von 120 W/em? entspricht
der Kurvenverlauf der Verschiebung nicht mehr dem Kurvenverlauf der Temperatur. Die
beiden Verldufe weichen mit zunehmender Bestrahlungsstirke immer stéarker voneinan-
der ab. Es scheint noch eine additive und nach Beendigung der Laserexposition nicht
mehr reversible Komponente zu der unterschwellig beobachteten, dem Temperaturver-
lauf folgenden Bewegung aufzutreten. Die aus den Phasendifferenzen berechneten Ver-
schiebungen in Abbildung 4.13 sind ab 145 W/cm? zusammen mit den Temperaturver-
laufen und der Verschiebung der Retinaoberfliche (grau) dargestellt. Die Verschiebung
der Oberfliche wurde wie auch in Abbildung 4.7 aus den B-Scans direkt, als absolute
Verschiebung bestimmt, deren Prazision ausschlieBlich von der Genauigkeit, mit der die
Oberflache bestimmt werden kann, und von der Genauigkeit der Tiefenskalierung ab-
héingt. Die Exaktheit der Bewegungsberechnung des Gewebes aus den integrierte Pha-
sendifferenz beruht dagegen auf der Genauigkeit von Zentralwellenldnge und Zeitab-
stand zweier B-Scans sowie auf einer korrekten Entfaltung. Bei Verschiebungen iiber
mehr als der halben Zentralwellenlédnge konnen durch die Entfaltung der Phasen Fehler
entstehen. Beide Verschiebungsmessungen stimmen, wo sie gemeinsam gemessen wer-
den konnen, recht gut uberein. Die aus den Amplituden der B-Scans bestimmten Ver-
schiebungen der Retinaoberflache sind allerdings derart rauschbehaftet, dass sie fiir Be-

strahlungsstirken unter 145 W/cm? keine aussagekriftigen Ergebnisse liefern.

Bei einer Bestrahlungsstirke von 180 W/em? ist gut zu erkennen, dass Temperaturver-
lauf und Verschiebung ab 300ms nicht mehr iibereinstimmen und Az nicht wieder an
den Ursprung zuriickkehrt, sondern bei etwa 3um verharrt. Trotz des vergleichsweise
schlechten Signal-zu-Rausch-Verhiltnisses ist dies auch bei der Oberflichendetektion in

den Intensitatsbildern erkennbar.

Fiir die nicht sichtbaren Expositionen mit Bestrahlungsstirken bis 89 W/em? folgt der
Expansionsverlauf wihrend und nach der Bestrahlung im wesentlichen dem Verschie-
bungsverlauf, jedoch mit einem schlechteren Signal-zu-Rausch Verhéltnis. Bei einer Be-
strahlungsstirke von 120 Wem? erfolgt nach dem Einschalten des Bestrahlungslasers
eine positiven Anstieg im Bereich zwischen RPE und Choroidea. Nach 50 ms Bestrah-
lungsdauer komprimiert das Gewebe, so dass die thermische Expansion reversibel auf
den Ursprungswert zuriickfallt um anschlieBend nochmals zu expandieren. Dieser Effekt
ist auch fiir die beiden nichsthoheren Bestrahlungsstirken (145 Wem? und 180 Wem?)
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noch gut zu erkennen. Das Gewebe zieht sich hier nicht zusammen, sondern die Expan-
sion bleibt iiber einen Zeitraum zwischen 50ms und 100 ms konstant, bevor es erneut

expandiert.

Fiir die weiteren Bestrahlungsstiarken von 210 Wem? — 410 Wem? trennen sich der Tem-
peraturverlauf und der Verschiebungsverlauf zunehmend. Bei dem Vergleich der beiden
Messkurven fiir Temperatur und Az bei einer Bestrahlungsstéirke von 340 Wem? ist er-
sichtlich, dass bei einer Verschiebung von 125nm/K die Temperatur um 325K anstei-
gen miisste, um durch einen rein thermischen Expansion eine Verschiebung von 42um
zu erzielen. Die Bereiche in denen eine Expansion des Gewebes stattfindet, sind in der
Abbildung gut von den nicht bestrahlten Arealen zu unterscheiden. Ab einer Bestrah-
lungsstéirke von 290 W/em? ist in den oberen Retinaschichten eine scheinbare Kontrak-
tion sichtbar. Gleichzeitig beginnt sich die Expansion um das RPE lateral uber einen
grofleren Bereich als den Fleckdurchmesser auszudehnen (Abb. 4.14). Der Expansions-

verlauf weist dabei eine zum Verschiebungsverlauf dquivalente Kurvenform auf.

nein leicht ja
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Bestrahlungsstarke [W/cm?]
Abbildung 4.14 — Expansionsbreite in Abhingigkeit der Bestrahlungsstirke. Die Auswertung
konnte nur fiir Bestrahlungen oberhalb der Koagulationsschwelle durchgefiihrt werden. Die Hin-

tergrundfarben geben den Sichtbarkeitsbereich fiir nicht sichtbare (blau), leicht sichtbare (gelb)

und gut sichtbare Lasionen (pink) an.

Gewebeverschiebungen und Expansion wurden fiir alle 3 Fleckdurchmesser von 200 pm
—50um und alle 4 Expositionszeiten 400 ms — 50 ms aus den Phasen der OCT-Messungen
berechnet. Bei allem Bestrahlungsparametern wurde ein qualitativ d4hnliches Verhalten
der Gewebeverschiebung beobachtet. In Abbildung 4.15 sind die maximalen, aus den
Phasen berechneten Verschiebungen Az,,,, des Gewebes und die maximalen Tempera-

turen AT,,,, am Ende der Bestrahlung, dargestellt. Die beiden Achsen fiir Az,,,, und
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Abbildung 4.15 — Verschiebung Az,,,, der Retina in dem bestrahlten Bereich und Tempera-
turanstieg AT, am Ende der Bestrahlungszeit in Abhangigkeit der Bestrahlungsstirke. Die
FleckgroBe variiert von 200 um — 50 um und die Bestrahlungszeit von 400 ms — 50 ms. Die Hinter-
grundfarben geben den Sichtbarkeitsbereich fiir nicht sichtbare (blau), leicht sichtbare (gelb) und

gut sichtbare Lisionen (pink) an.
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Abbildung 4.16 — Verschiebung Az,,,, der Retina in dem bestrahlten Bereich am Ende der Be-
strahlungszeit (530 ms) und am Ende der OCT-Messung (1160 ms) in Abhéngigkeit des maxima-

len Temperaturanstiegs AT,,,.. Die Hintergrundfarben geben die Parameterbereiche fiir nicht

sichtbare (blau), leicht sichtbare (gelb) und gut sichtbare Lisionen (pink) an.
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4.1. Ex-vivo-Messungen am Schweineauge

ATpqx wurde fiir jeden Bestrahlungsparameter so angepasst, dass beide Kurven fiir
geringe Bestrahlungen unterhalb der Koagulationsschwelle zusammenfallen. Das Ver-
héltnis der Steigungen der beiden Kurven, d.h. die spezifische Verschiebung in diesem
Bereich schwankte zwischen 70nm/K und 160 nm/K. Fir alle Strahlparameter wurden
zwei Bereiche beobachtet, in denen sich das Gewebe linear mit der Bestrahlungsstirke,
allerdings mit unterschiedlicher Steigung, verschiebt. In diesen zwei Bereichen wurde
jeweils eine Gerade angepasst und deren Steigungen ermittelt. Tendenziell wurde gro-
Bere spezifische Verschiebungen bei gro3en Fleckdurchmessern und langen Expositions-
zeiten beobachtet (Tab. 4.3). Eine gewisse Varianz wird wahrscheinlich durch die nicht
immer optimale Uberlagerung des Koagulationslasers mit dem OCT-Strahl verursacht.
Liegt das Messvolumen nicht exakt im Zentrum des Bestrahlungsflecks herrschen dort
effektiv geringere Temperaturen als durch die optoakustische Temperaturmessung be-
stimmt. Die Schnittpunkte beider Geraden, die an die Messdaten angepasst wurden,
bestimmt die Bestrahlungsstirke EtAhZ‘p in der die zusitzliche Gewebeverschiebung ein-
setzt (Tab. 4.3). Bei abnehmendem Fleckdurchmesser oder abnehmender Bestrahlungs-
zeit tritt eine Verschiebung von E,CAhZ ? zu hoheren Bestrahlungsstirken auf. Die Tempera-
tur TtAhZ‘” am Schnittpunkt der Gerade zeigte in Abhéingigkeit von Fleckdurchmesser und
Bestrahlungszeit keine systematische Abhéingigkeit. Schwankungen der Grundtempera-
turen der Augen wihrend der gesamten Versuchsdauer verdecken eventuelle systemati-

sche Zusammenhénge.

In Abbildung 4.16 sind die aus den Phasen berechneten Verschiebungen des Gewebes
Az pqx am Ende der Bestrahlung (530 ms) sowie am Ende der OCT-Messung (1160 ms) in
Abhéngigkeit des maximalen Temperaturanstiegs AT,,,, dargestellt. Beide Messwerte
zeigen eine deutliche Zunahme der Verschiebung mit dem Einsetzen der ophthalmologi-
schen Sichtbarkeit, besonders fiir grofle Fleckdurchmesser und lange Bestrahlzeiten. Ab
einem Temperaturanstieg von 40k erreicht die Verschiebung eine Sattigung und steigt

fiir hohere Temperaturen nicht mehr signifikant an.

Aus den jeweiligen Gewebeverschiebungen fiir die drei Fleckdurchmesser und vier Expo-
sitionszeiten wurde ebenfalls die jeweiligen maximalen Expansionen A€, 4, der gemit-
telten Messwerte tiber den Bereich zwischen Pigmentepithel und Choroidea, bestimmt
und in Abbildung 4.18 gegen die Bestrahlungsstirke und in (Abb. 4.19) gegen die maxi-
malen Temperaturen AT,,,,, dargestellt. Aus dem Verhéltnis zwischen den an die Da-
ten angepassten Geraden und dem Temperaturanstieg wurde die spezifische Expansion
n ermittelt. Diese schwankt im unterschwelligen Bereich zwischen -30,4-107°K~! und
42,1-10°5K 1.
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Bestrahlungszeit Fleckdurchmesser AT/E 4 Cen E tAhZ ¢ ATtAhZ“’
[ms] [um] K/W/em™2 | [nm/K] [nm/K] | [Wem?2]  [K]
400 200 130 130 1300 128 19,4
400 100 19 160 2700 763 17,4
400 50 12 81 1300 1570 20,3
200 200 73 110 2100 217 19,2
200 100 18 170 2100 839 18,4
200 50 9.9 150 1600 1682 20,7
100 200 88 85 1500 198 20,4
100 100 36 63 810 576 26,9
100 50 7.2 63 1500 2372 18,7
50 200 73 83 980 248 18,7
50 100 27 73 920 1030 25,3
50 50 6.3 60 720 2889 20,3

Tabelle 4.3 — Aus der OCT-Phasendifferenz bestimmte spezifische Verschiebung { unterhalb der
Schwelle fiir sichtbare Lésionen und spezifische Verschiebung {;; oberhalb der Schwelle, die sich
jeweils als Steigung des linearen Anteils des Anstiegs der Verschiebung mit der Bestrahlungs-
starken ergeben. Bestrahlungsstirke EtAhZ“’ und Temperaturanstieg TtAth an dem Schnittpunkt

der beiden Geraden.

In 12 % der Messungen wurde ein zweites Verschiebungsmaximum im Bereich der Cho-
roidea beobachtet (Abb. 4.17a.). Dieses hat, im Vergleich zum Maximum im Bereich
der Photorezeptorzellen, einen identischen zeitlichen Verlauf iiber den Bestrahlungszeit-
raum und erreicht zum Teil auch gleich hohe Spitzenwerte am Ende der Bestrahlungszeit
(Abb. 4.17Db.). Auf die Auswertung des Verschiebungsverlaufs hatte dieses sperate zwei-
te Maximum keinen direkten Einfluss, da zur Berechnung der Verschiebung nur iiber
den Bereich von der Oberseite der Retina bis zum RPE gemittelt und somit das Ma-
ximum im Bereich der Choroidea nicht beriicksichtigt wurde. Der Verschiebungsverlauf
entspricht somit dem erwarteten Kurvenverlauf des Temperaturanstiegs. Wird durch Ab-
leitung der Verschiebung Az nach z die Expansion berechnet, fiihren die Gradienten der
zweil Verschiebungsmaxima zu negativen Werten im Bereich zwischen RPE und Choroi-
dea (Abb. 4.17 c.). Eine lokale Mittelung der Expansion tiber diesen Bereich zeigt im Zeit-
verlauf eine deutliche Kompression mit Beginn der Bestrahlung (Abb. 4.17d. schwarz) ,
welche nach Beendigung der Bestrahlung reversibel auf ihren Ursprungswert zurick-

kehrt. Im Gegensatz dazu, ergibt eine Mittelung iiber den unteren Bereich der Photo-
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rezeptoren eine Expansion des Gewebes (pink). Da fiir die Auswertung der spezifischen
Expansion nur iiber den Bereich zwischen RPE und Choroidea gemittelt wurde, ergeben
sich negative Werte fiir die maximalen Expansionen A¢,,,,, am Ende der Bestrahlung.
Durch die Anpassung einer Geraden an die unterschwelligen Messwerte, fithrten diese

Kompressionen zu den negativen spezifischen Expansionswerten (Tab.4.4).

Mit dem Einsetzen der Denaturierung steigen die Expansionen linear mit der Bestrah-
lungsstéarke bzw. der Temperatur an. Die spezifische Expansion 7, liegt dabei zwischen
6-103K ' und 16-1073K 1,

12 T T T T T
—— AT [K] 40,8
Areal 1: Az [um]
Areal 2: Az [um] 40,6

AT [K]

ot r v r . 0,0
0 200 400 600 800 1000
3 ) Zeit [ms]
' 27 x10° b.)
. 0,0030
22 x10 0,00254
18 x10°  0,00204
0,0015
13 x10°  0,0010
n 90,0005
-5x10” & 0,0000
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-0 -0,0010
, -0,0015
--5x10°  -0,0020
= -0,0025]
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c.) d.)

Abbildung 4.17 — a.) Verschiebung des Gewebes Az mit einem Fleckdurchmesser von 200 um,
einer Bestrahlungszeit von 100 ms und einer Bestrahlungsstirke von 105 W/em? . Zum Vergleich
mit den optoakustischen Temperaturverldufen erfolgte eine Mittelung der absoluten Verschie-
bungen iiber die weill markierten Bereiche. b.) Temperaturanstieg AT (blau), Verschiebung Az
im Bereich der neuronalen Retina (rot) und im Bereich der Choroidea (schwarz) in Abhéingigkeit
der Bestrahlungszeit. c.) Aus der Verschiebung bestimmte Expansion des Gewebes. d.) In den

zwei Arealen gemessene mittlere Expansion des Gewebes in Abhéingigkeit der Bestrahlungszeit.
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Abbildung 4.18 — Aus der Verschiebung berechnete Expansion A¢, ;4 im Bereich des RPEs am

Ende der Bestrahlungszeit in Abhéingigkeit der Bestrahlungsstarke. Die Fleckgrof3e variiert von

200 pum — 50 um und die Bestrahlungszeit von 400ms — 50 ms. Die Hintergrundfarben geben den

Sichtbarkeitsbereich fiir nicht sichtbare (blau), leicht sichtbare (gelb) und gut sichtbare Lésionen

(pink) an.
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Abbildung 4.19 — Aus der Verschiebung berechnete Expansion A¢;, ;4. im Bereich des RPEs am

Ende der Bestrahlungszeit in Abhéngigkeit der Temperatur. Die Fleckgrofle variiert von 200 pm —

50 um und die Bestrahlungszeit von 400ms — 50 ms. Die Hintergrundfarben geben den Sichtbar-

keitsbereich fiir nicht sichtbare (blau), leicht sichtbare (gelb) und gut sichtbare Lasionen (pink)

an.
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Bestrahlungszeit Fleckdurchmesser AT/E i Neh E tA,f ATtAhf
[ms] [um] K/W/cm™2 K1 K11 | [Wem?] [K]
400 200 130 42.1-107% 9.1073 129 26
400 100 19 -30,4-107° 16-1073 630 21
400 50 12 -16,5-1075  7-1073 1389 25
200 200 73 -1,2-107®  11-1073 214 21
200 100 18 -71-107% 12-1073 822 17
200 50 9.9 30,6-107° 8.1073 1202 23
100 200 88 82.-1075 10-1073 166 19
100 100 36 10,7-107® 6-1073 479 28
100 50 7.2 48-1075 13-107% | 2177 21

50 200 73 23-1005 8-1073 175 26
50 100 27 12,1-107®  7-1073 929 25
50 50 6.3 18,1-107° 12-1073 | 2682 18

Tabelle 4.4 — Zusammenfassung der aus Abbildung 4.18 und 4.19 ermittelten Steigungen und
Schwellwerte fiir die verschiedenen Bestrahlungszeiten und Fleckdurchmesser. Mittlerer linea-
rer Anstieg der Temperatur mit der Bestrahlungsstarke AT/E. Spezifische Expansion 7 fir die
nicht sichtbaren Koagulationen und spezifische Expansion 14, fiir die sichtbaren Koagulationen,
ermittelt aus den Steigungen der linearen Funktionen. Bestrahlungsstiarke E tAhg und Temperatur-

anstieg ATtAhg fiir Expansionen von mehr als 1-1073

4.1.4 Laterale Ausdehnung der Verschiebung und axiale
Expansionsverteilung in Abhangigkeit der

Fleckdurchmesser

Die durch Phasenauswertung gewonnenen ortsaufgelosten Verschiebungen und Expan-
sionen wurden beziglich ihrer lateralen bzw. axialen Ausdehnung fiir die Fleckdurch-
messer von 200 pum, 100pm und 50 um bestimmt und miteinander verglichen, um eine
eventuelle Abhéngigkeit zwischen den Fleckdurchmessern und der Gewebereaktion zu

bestimmen.

Um die lateralen Verteilung der Verschiebung zu berechnen, wurde die tiefenaufgelos-
te Verschiebung von der Oberseite der Retina bis zum RPE gemittelt und anschlieend
durch Anpassung einer GaulBlkurve die Halbwertsbreite bestimmt (Abb. 4.20 a.). Die la-

terale Verteilung der Verschiebung bleibt mit ansteigender Temperatur relativ konstant
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4.1. Ex-vivo-Messungen am Schweineauge

(Abb. 4.20c.). Die jeweiligen Mittelwerte der berechneten Halbwertsbreiten einer Mess-
reihe sind in Tabelle 4.5 aufgefiihrt. In Abbildung 4.20 b.) sind exemplarisch drei, iiber al-
le Temperaturwerte gemittelte, laterale Verteilungen, mit Fleckdurchmessern von 200 pm,
100um und 50 um zusammengestellt. Die durch Phasendifferenzen ermittelte laterale
Ausdehnung der Verschiebung zeigt eine konstante Breite, unabhéingig von Bestrah-

lungszeit und eingestelltem Fleckdurchmesser.

Auge 1 @ 410 W/env EZZZ7 Eingestellte Fleckdurchmesser
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Abbildung 4.20 — a.) Bestimmung der Halbwertsbreite der lateralen Verschiebungsverteilung
durch Anpassung einer GauB-Verteilung. b.) Uber alle Temperaturwerte gemittelte Verschie-
bungsverteilung fiir die Fleckdurchmesser von 200um (schwarz schraffierter Bereich), 100 um
(rot schraffierter Bereich) und 50 um (blau schraffierter Bereich) mit einer Bestrahlungszeit von
400ms. c.) Ermittelte Halbwertsbreiten aller Messreihen in Abhéngigkeit zur optoakustisch be-

stimmten Temperaturerh6hung.

Die Retina verlief in einigen Messreihen leicht schrig tiber das Bildfeld. Zur Bestimmung
der axialen Verteilung der Expansion musste diese Schriaglage moglichst genau iiber den
Bereich des Fleckdurchmessers korrigieren werden. Eine Korrektur durch eine nume-
rische Begradigung der Retinaoberfldche fithrte, aufgrund der starken Verschiebungen

bei hohen Bestrahlungsstarken, zu einer nicht kontinuierlichen Position der Expansi-
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Bestrahlungszeit Fleckdurchmesser Halbwertsbreite

[ms] [pm] [am]
400 200 395
400 100 419
400 50 399
200 200 417
200 100 369
200 50 378
100 200 353
100 100 325
100 50 398
50 200 406
50 100 360
50 50 456

Tabelle 4.5 — Durch Anpassung einer Gaulfunktion bestimmte Halbwertsbreite der lateralen
Verschiebungsverteilungen fiir Fleckdurchmesser von 50 um bis 200 um und Bestrahlungszeiten

zwischen 50 ms und 200 ms.

on mit fortlaufender Bestrahlung. Deshalb wurde iiber den Fleckdurchmesser das Ex-
pansionsmaxima jedes A-Scans bestimmt und zur Mittelwertbildung numerisch auf eine
gemeinsame Tiefenposition gelegt. Da in den ophthalmologisch nicht sichtbaren Bestrah-
lungen keine lokalen Expansionsmaxima auftraten, konnte dort keine axiale Abhéngig-
keit der Expansion bestimmt werden. In Abbildung 4.21 ist die Tiefenabhéingigkeit der
Expansion fiir sichtbare Léisionen in Abhéngigkeit der Bestrahlungsstiarke abgebildet.
Die Form der Tiefenabhéngigkeit der Expansion verandert sich mit steigender Bestrah-
lungsstéarke nicht signifikant. Nach Mittelung der in der Konturdarstellung 4.21b.) abge-
bildeten, normierten Expansionsverldufe iiber die verschiedenen Bestrahlungsstirken,
wurde die axialen Expansionsverteilungen mit den theoretisch berechneten Tempera-
turverteilungen fir alle drei Fleckdurchmesser verglichen (Abb. 4.21 c.). Die berechnete
Tiefenabhéngigkeit der Temperaturerh6hung wiahrend der Bestrahlung wird mit kleine-
ren Fleckdurchmessern schmaler, wiahrend sich die gemessene Tiefenabhéngigkeit der

Expansionsbreite mit dem Bestrahlungsfleckdurchmesser nicht dndert.
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Abbildung 4.21 - a.) Tiefenabhingigkeit der Expansionen im Bereich fiir ophthalmologisch
sichtbare Bestrahlungen, fiir Fleckdurchmesser von 200pum, 100 pm und 50 um. b.) Normierte
Expansion in einer Konturdarstellung. c.) Uber die normierten Datensitze gemittelter axialer
Expansionsverlauf im Vergleich zu den theoretisch berechneten Temperaturverlauf der Expansi-

on.
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4.1.5 Histologie

Zur Korrelation der in den B-Scans sichtbaren Streudnderungen und der aus der Phasen-
information berechneten Gewebeverschiebung mit den durch die Koagulation verursach-
ten morphologischen Gewebeveridnderungen wurden Histologien von bestrahlten Area-

len in einem Auge angefertigt.

Der Fleckdurchmesser und die Koagulationszeit betrugen 200um und 400ms. In Ab-
bildung 4.22 ist der Fundus des Auges nach der Bestrahlung dargestellt. Im dufleren
Randbereich befinden sich Markerldsionen mit einer Bestrahlungsstirke von 830 W/em?.
In der Mitte der Marker befindet das drei auf drei Quadrat mit Lisionen zunehmender
Bestrahlungsstirke von minimal 110 Wem? bis maximal 830 Wem?. Die Bestrahlungs-
starke wurde so gewihlt, dass der gesamte Bereich von sehr starke Koagulationen bis

im Fundusbild nicht sichtbaren Lisionen abgedeckt war.

Fleck Nr. Bestrahlungsstiarke Sichtbarkeit

[Wem?]

M1-M16 830 ja
L1 110 nein
L2 170 nein
L3 220 nein
L4 280 leicht
L5 330 leicht
L6 450 leicht
L7 560 ja
L8 700 ja
L9 830 ja

Abbildung 4.22 — Fundusbild des enukleierten Schweineauges nach der Laserbestrahlung zur
Gewinnung von Histologien (linke Abbildung). Die Markerldsionen M1-M16 wurden mit einer
Bestrahlungsstirke von 830 W/em? erzeugt, die Lésionen L1-L9 entstanden mit zunehmender
Bestrahlungsstirke. Die Fleckgrofle betrug 200 um, die Bestrahlungsdauer 400 ms. Die Bestrah-
lungsstirke sowie die Sichtbarkeit der Léasionen sind in der Tabelle auf der rechten Seite gegen-
ubergestellt. Gut sichtbare Léisionen sind in rot markiert, leicht sichtbare Lasionen in schwarz

und unsichtbare in blau.

Bei der histologischen Préaparation war es nicht moglich eine Ablésung des Photorezeptor-
AuBensegments von dem Pigmentepithel zu verhindern. Abbildung 4.23 zeigt den his-

tologischen Schnitt eines unbestrahlten Areals. Deutlich sichtbar ist die Trennung der
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Photorezeptoren von dem RPE. Einen lateralen Versatz der Gewebeschichten wurde hin-

gegen nicht beobachtet.

Ganglienzellschicht
Innere plexiforme Schicht

i - - oL v " BAFI Wb LA Innere Kornerschicht
AuBere plexiforme Schicht —?’u ot S S TS Ay <— AuBere Kérnerschicht

<=—Choroidia
| —

Stabchen und Zapfen —» v ) ;
Praparationsartefakt Pigmentepithel

Abbildung 4.23 — Histologie eines unbestrahlten Areals. Sechs relevante neuronalen Netzhaut-
schichten, das Pigmentepithel sowie Choroidea und Sklera sind unterscheidbar. Wahrend der
Praparation l6sten sich das Photorezeptor Aullensegment vom Pigmentepithel, was zu einer

Spaltbildung fiithrte. Der Schnitt wurde mit Hamatoxylin-Eosin gefirbt.

Fir verschiedene Bestrahlungsstiarken wurden die histologisch sichtbaren Gewebever-
dnderungen (Abb. 4.24 c.) mit gemittelten B-Scans iiber einen Zeitraum von 50 ms nach
Ende der Bestrahlung (Abb. 4.24 a.), mit den Fluktuationen der Speckle wihrend der Be-
strahlung (Abb. 4.24 b.) und der Verschiebung der neuronalen Retina sowie der Gewebe-
oberflache (Abb. 4.24 d.) verglichen. In den mit Himatoxylin-Eosin (HE) gefiarbten His-
tologie werden die thermischen Gewebeschidden durch eine stirkere Einfarbung sicht-
bar [Asiyo-Vogel, 1996]. Die koagulierten Areale sind zudem durch morphologische Ver-
anderung der Photorezeptoren gut zu erkennen. In den unbestrahlten Arealen weisen die
Photorezeptorzellen alle eine vertikal geordnete Struktur auf. In Bereichen thermischer
Gewebeschéiden geht die senkrechte Ausrichtung verloren und am Rand der Koagulati-
onszone werden aufgelockerte Bereiche ohne geordnete Zellstruktur sichtbar. Wahrend
der Praparation entsteht die Spaltbildung in den koagulierten Arealen nicht mehr zwi-
schen Photorezeptor Aullensegment und dem Pigmentepithel, sondern in dariiber liegen-

den retinalen Schichten.

Von den drei ophthalmologisch nicht sichtbaren Bestrahlungen (L1-L3) zeigten sich bei
den zwei stiarkeren Lésionen histologisch bereits Schiden an den Photorezeptoren. Die-
se zeigten sich auch in den OCT-Messungen durch eine iiberproportionale Gewebever-

schiebung und bei L3 in einer Zunahme des OCT-Signals. Lediglich bei der kleinsten
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Abbildung ist auf der nachsten Seite fortgesetzt
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Abbildung 4.24 — Vergleich Histologie mit OCT bei Bestrahlungen von 110 W/em? bis 830 W/em?.
a.) iber 50ms nach Ende der Bestrahlung gemittelte B-Scans. b.) Standardabweichung aller B-

Scans tiiber den Bestrahlungsverlauf. Eine helle Farbung bedeutet hohe Specklebewegung in dem

jeweiligen Areal. Der von der Histologie erfasste Bereich ist in den OCT-Bildern mit einem wei-

Ben Quadrat markiert. c.) Histologie der Lésion nach HE-Farbung. d.) Verschiebung Az in dem

bestrahlten Bereich (rote Kurve) und Verschiebung der Retinaoberfliche Az, (graue Kurve) wih-

rend der Bestrahlungszeit.
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Bestrahlungsstéirke von 110 Wem? sind ist in der Histologie und den OCT-Messungen
keine Veranderung im Gewebe zu erkennen. Hier zeigt die aus den Phasen berechnete
Verschiebung den fiir thermische Expansion erwarteten, reversiblen Verlauf nach Been-
digung der Laserbestrahlung. Bei den nicht ophthalmologisch sichtbaren Léasionen L2
und L3 sowie der schwach sichtbaren Lision L4 sind die thermischen Schaden auf die
Photorezeptorschicht begrenzt. Erst bei starkerer Bestrahlung dehnt sich der Schaden
in die duBlere Kornerschicht und die dariiber liegenden Gewebeschichten aus. In Tabel-
le 4.6 und Abbildung 4.25 wurden die axialen und lateralen Ausdehnungen der in OCT
und Histologie sichtbaren Gewebeveridnderungen gegeniibergestellt. Die Abmafle der La-
sionen korrelieren relativ gut miteinander. In den OCT-Bildern erscheinen die Léasionen

dabei im allgemeinen etwas grofer.

Fleck Bestrahlungsstirke Sichtbarkeit Az,qx | Histoaxiaqi OCTaxiar | Historgs OCTrLa:
Nr. [W/em?] [pm] [pm] [am] [pm] [pm] [pm]
L1 110 nein 2,2 k.A k.A k.A k.A
L2 170 nein 6,5 40 k.A 70 k.A
L3 220 nein 21 60 70 160 160
L4 280 leicht 27 40 60 170 150
L5 330 leicht 47 60 80 240 230
Lé 450 leicht 50 90 100 270 300
L7 560 ja 44 100 120 310 320
L8 700 ja 99 140 140 350 390
L9 830 ja 107 110 160 410 460

Tabelle 4.6 — Vergleich der in der Histologie und der OCT sichtbaren Gewebeverianderungen bei
verschiedenen Bestrahlungsstiarken. Die durch die Histologien bestimmten axialen (HistoAx;q7)
und lateralen (Histor,:) Abmessungen der Gewebeverinderungen korreliert sehr gut mit der, aus
den B-Scans bestimmten axialen (OCT 4,;,;) und lateralen (OCT4;) Ausdehnung der Lasionen.
Zuséatzlich ist die maximale Verschiebung der Retina Az,,,, angegeben. Bis zu einer Bestrah-
lungsstirke von 450 Wiem? wurde diese durch Phasenauswertung ermittelt. Ab einer Bestrah-
lungsstirke von 450 Wem? konnten die Phasendifferenzen nicht mehr korrekt entfaltet werden
und die Verschiebung fiir die hoheren Bestrahlungsstiarken durch Detektion der retinalen Ober-

fliche bestimmt.
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Abbildung 4.25 — Mit steigender Bestrahlungsstirke nimmt die axiale und laterale Ausdeh-
nung der Schidigung in der Histologie (HistoAyiqi, Historq:) als auch in der OCT-Bildgebung

(OCT gxiai, OCTryy) zu. Der Fleckdurchmesser und die Koagulationszeit fiir diese Messreihe be-
trugen konstant 200 pm und 400 ms.

4.2 In-vivo-Messungen am Kaninchenauge

In-vivo-Messungen wurden an drei Kaninchen (Tab. 4.7), mit unterschiedlichen Bestrah-
lungsparametern durchgefiihrt. Die Messungen waren wegen der durch die Anasthesie
begrenzten Messzeit und unvermeidbarer In-vivo -Bewegungen der Retina, verglichen

mit den Ex-vivo-Messungen, in ihrer Qualitit deutlich eingeschriankt (Abb. 4.26).

Versuchsreihe Datum Kaninchen Auge Fleckgrofle Bestrahlungsdauer Lésionen

Nr. [um] [ms] Anzahl
1 05.07.2010 Karola rechts 133 500 34

2 04.11.2010 Gundula rechts 133 variabel 31

3 04.11.2010 Gundula links 133 variabel 20

4 22.12.2011 Rudigerin rechts 133 variabel 72

Tabelle 4.7 — Durchgefiihrte Tierversuche mit Anzahl der gemessenen Lésionen

Von iiber einhundert aufgenommenen einzelnen Bestrahlungen der Retina waren nur et-
wa 50% verwertbar. Die Qualitat der OCT-Bilder war, vor allem in den peripheren Berei-
chen des Auges, deutlich schlechter als bei den enukleierten Schweineaugen. Das Signal-
zu-Rausch Verhiltnis im Bereich der Photorezeptorschicht reduzierte sich im Vergleich
zu den enukleierten Schweineaugen um 7dB, im peripheren Bereich sogar um 18dB. So-

mit konnten nur bei einem optimalen und zentralen Durchgang des OCT-Strahls durch
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das Auge, eine fiir die Auswertung ausreichende Signalqualitét erreicht werden. Durch
die Atmung und den Herzschlag des Tieres hervorgerufene Untergrundbewegungen er-
zeugten zudem einen Geschwindigkeitsgradient iiber das gesamte Bildfeld, der durch
Subtraktion eines linearen Phasengradienten der angepassten Geraden von den Mess-
daten korrigiert wurde (Abb. 4.27). Dies ermdéglichte eine quantitative Auswertung der

Koagulationen in vivo.

a.) Zentrales Schweineauge (ex-vivo)

30 o —b.) Zentrales Kaninchenauge (in-vivo)

25 [ i c.) Peripheres Kaninchenauge (in-vivo)
3 20}
g) 15
3 10
=] L
@ 5
® of

'5 - T T T T 1

0 200 400 600 800 1000
z-Achse [pum]
d.)

Abbildung 4.26 — a.) Zentrale Messung am Schweineauge ex vivo. b.) Zentrale Messung am Ka-
ninchenauge in vivo. c.) Periphere Messung am Kaninchenauge in vivo. d.) Uber den Scanbereich
gemittelte A-Scans der in Abbildung a.) - c.) dargestellten Vergleichsmessungen. Der grau hinter-

legte Bereich zeigt die gemeinsame Position der jeweiligen Retinaoberflachen.

Beispielhaft ist folgend eine Serie von Koagulationen verschiedener Bestrahlungsstarke,
mit einem Fleckdurchmesser von 133 um sowie einer Bestrahlungszeit von 500 ms darge-
stellt. Abbildung 4.28 zeigt auf der linken Seite das Fundusbild mit den 26 Laserexposi-
tionen, sowie die zugehorige Fluoreszenzangiographie. Die Sichtbarkeit der Koagulatio-
nen wurde im Fundusbild und in der Angiographie beurteilt (Tabelle in 4.28). Schwache
Lasionen waren in der Angiographie zwar kontrastreicher als im Fundusbild sichtbar,
die Beurteilung stimmte aber trotzdem recht gut iiberein. Es wurde in der Angiographie

nur eine Lision (63 W/em?) zusétzlich als Schiadigung klassifiziert. Unterhalb einer Be-
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Abbildung 4.27 — OCT-Aufnahme iiber 3 Sekunden ohne Bestrahlung der Retina. a.) Phasen-
differenzbild nach 440 ms ohne Korrektur (links), und mit durchgefithrter Korrektur (rechts). b.)
Verschiebung der Retina Az in dem markierten Bereich iiber einen Zeitraum von 3 Sekunden.

Die vertikale graue Linie markiert den Zeitpunkt der beiden Abbildungen.

strahlungsstirke von 59 Wem? waren die bestrahlten Areale weder im Fundusbild noch

in der Angiographie vom umliegenden Gewebe unterscheidbar.

Der Einfluss von In-vivo-Bewegungen wurde schon bei den gemittelten M-Scans sichtbar,
die sich aus der Mittelung iiber alle A-Scans im bestrahlten Bereich, der in Abbildung
4.29 durch die zwei weillen gestrichelten Linien gekennzeichnet ist, ergab. Die Oberfla-
che und die unterschiedlichen Schichten der Retina zeigen Verschiebungen in z-Richtung

wiahrend der Messung.

Schichten der inneren Retina sind in den Kaninchenaugen, im Gegensatz zu den Schwei-
neaugen, schwach unterscheidbar. In den B-Scans gut zu erkennen sind dariiber hinaus
die Innensegment-/Aulensegment-Verbindung der Photorezeptoren, das Retinale Pig-
mentepithelium sowie die unterliegenden Blutgefidf3e der Choroidea und die abschlie-
Bende Sklera. Um Verdnderungen in der Streuung in den verschiedenen Schichten der
Retina besser sichtbar und auswertbar zu machen, wurde die Retinaoberfliche in den
einzelnen gemittelten A-Scans bestimmt und mitsamt den A-Scans numerisch auf eine
gemeinsame Position im Bildfeld verschoben. Die Oberfliche wurde quasi "glatt gezo-

"

gen".

Fiir die visuell im Fundusbild nicht- und leicht sichtbaren Lasionen mit Bestrahlungs-
starken von 43 Wem? bis 78 Wem?, waren in den gemittelten B- und M-Scans keine Ver-
dnderungen in der Streuung oder Struktur der Retina sichtbar. Ab einer Bestrahlungs-

starke von 94 W/em? wurde der in den B-Scans gut zu erkennende Ubergang zwischen
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Spot Nr. Bestrahlungsstirke AT, Fundus Angiographie

122

1‘ [Wiem?] K]
100 BB 124 0 109 137 >0 ja ja
. 110 139 39 ja ja
10 & 125 o 4 111 138 >40 ja ja
o, e 112 129 >40 ja ja
g 1264 : 113 123 >40  ja ja
114 116 22 ja ja
115 116 21 ja ja
116 108 21 ja ja
117 101 17 ja ja
118 94 19 leicht ja
119 86 17 leicht ja
120 79 16 leicht ja
121 78 22 leicht ja
122 138 37 ja ja
123 138 32 ja ja
124 138 24 ja ja
125 74 17 leicht ja
126 71 17 leicht ja
127 67 16 leicht leicht
128 63 15 nein leicht
129 59 13 nein nein
130 55 14 nein nein
131 52 13 nein nein
132 47 12 nein nein
133 43 10 nein nein
134 40 7 nein nein

Abbildung 4.28 — Fundusbild und Fluoreszenzangiographie des Kaninchenauges nach der La-
serbestrahlung mit verschiedenen Bestrahlungsstiarken (linke Abbildung). Die Fleckgrof3e betrug
133 um, die Bestrahlungsdauer 600 ms. Die Bestrahlungsstérke E, optoakustisch bestimmte Ma-
ximaltemperatur AT,,,, sowie die Sichtbarkeit der Lisionen im Fundusbild und in der Angio-
graphie sind in der Tabelle auf der rechten Seite gegeniibergestellt. Im Fundusbild gut sichtbare

Lasionen sind in rot markiert, leicht sichtbare Lésionen in schwarz und nicht sichtbare in blau.
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200 ms 400 ms 600 ms

Abbildung 4.29 — Gemittelter M-Scan der Bestrahlung Nummer 130 (Bestrahlungsstirke
55 W/em?). Ohne axiale Bewegungskorrekturen sind die axialen Bewegungen durch Atmung und
Herzschlag des Tieres gut zu erkennen. Retinale Strukturen sind markiert als PRS: Nervenfaser-
und Photorezeptorschicht, IS-/AS VB: Innensegment-/ Aullensegment Verbindung, RPE: Retina-
les Pigmentepithelium, CHO: Choroidea, SKL: Sklera

dem Innensegment und dem AufBlensegment der Photorezeptoren nach der Bestrahlung
unterbrochen (Abb. 4.30). Eine signifikante Zunahme der Streuung konnte hingegen
auch bei den stirksten Koagulationen nicht beobachtet werden. Vielmehr zeigte sich bei
der starksten Lision wihrend der Laserexposition zuerst eine leichte Abnahme des OC'T-
Signals (Abb. 4.31). Erst nach dem Abschalten des Lasers nimmt die Streuung tiber dem
RPE zu. Im gemittelten B-Scan nach der Exposition eine leichte Erh6hung der Streuung

sichtbar.

Die Berechnung der axial und lateral aufgelosten Verschiebung erfolgt dquivalent zu
den Auswertungen der Ex-vivo-Versuchsreihen, durch eine zeitliche Integration iiber die
bewegungskorrigierten Phasendifferenzen. In Abbildung 4.32 a. ist die rdumliche Ver-
teilung der Gewebeverschiebung Az, kurz vor dem Abschalten des Koagulationslasers
dargestellt. Die laterale Ausdehnung der Verschiebung (Abb. 4.32b.) liegt mit einer Halb-
wertsbreite von durchschnittlichen 230 um tiber den bestrahlten Fleckdurchmesser von
133um. Zum Vergleich der Verschiebung mit den optoakustischen Temperaturverlau-
fen wurde die mittlere Verschiebung innerhalb des weill markierten Bereichs berechnet
(Abb. 4.32c.). Trotz physiologischer Bewegung war es auch bei der geringsten Bestrah-
lungsstarken moglich, eine Verschiebung des Gewebes von weniger als 1,5um aus den
gemessenen Phasen zu bestimmen. Die Ubereinstimmung zwischen der zeitlichen Ent-
wicklung von Verschiebung und Temperatur ist jedoch deutlich schlechter als bei den
Experimenten mit enukleierten Schweineaugen. Insbesondere ist die Verschiebung nach
Ende der Bestrahlungszeit nicht reversibel und verharrt auch unterhalb der Koagula-
tionsschwelle auf einem Niveau iiber einem Mikrometer. Auch oberhalb der Koagulati-

onsschwelle folgt die Verschiebung im wesentlichen dem Temperaturverlauf. Die Dena-
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94 W/cm?

200 ms 400 ms 600 ms 800 ms

116 W/cm?

139 W/cm?

400 ms 600 ms 800 ms

Abbildung 4.30 — OCT-Bild vor (links) und nach (rechts) der Bestrahlung fiir die Bestrahlungs-
starken von 43 Wem? bis 139 Wem?. Der Bereich der Laserexposition ist mit zwei vertikalen Li-
nien markiert. Durch das laterale Mitteln tiber den bestrahlten Bereich wurden M-Scans (gemit-
telter A-Scan iiber die Zeit) berechnet (mitte). Zunahme der Streuung in der Photorezeptorschicht
ASpgrs (schwarz) und Verschiebung der Retinaoberfliche Azg (rot) wihrend der Bestrahlung sind

in der rechten Spalte dargestellt.
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Abbildung 4.31 — Zunahme der Streuung in der Photorezeptorschicht ASprs (schwarz) und Ver-
schiebung der Retinaoberfliche Azg (rot) wihrend der Bestrahlung. Der Anschalt- und Abschalt-

zeitpunkt des Bestrahlungslasers sind mit schwarzen Pfeilen markiert. Die farbige Markierung
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auf der linken Seite gibt Zuordnung zu den drei Sichtbarkeitsbereichen an.
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turierung des Gewebes erzeugt auch bei den im Fundusbild sichtbaren Koagulationen
keinen signifikanten zusétzlichen Beitrag zur Verschiebung, welcher zu einer deutlichen
Abweichung des Verschiebungsverlaufs vom Temperaturverlauf fiihren wiirde. Die la-
terale Ausdehnung der Verschiebung zeigt mit einsetzender Denaturierung des Gewe-
bes eine veridnderte Kurvenform im Zentrum des bestrahlten Areals (Abbildung 4.32b.).
Die Halbwertsbreite der lateralen Ausdehnung reduziert sich dabei von unterschwellig
230 um auf durchschnittlich 85 um (Abb. 4.32).

Die Expansion des Gewebes im bestrahlten Bereich ist fiir Bestrahlungsstdrken von
43 W/em? bis 73 W/em? kaum von dem umliegenden, nicht bestrahlten Gewebe zu un-
terscheiden (Abb. 4.32d.). Ab einer Bestrahlungsstirke von 94 Wem? ist die Expansion
gut sichtbar und bleibt lateral auf den Fleckdurchmesser begrenzt. Der Expansionsver-
lauf tiber die Zeit (Abb. 4.32 e.) weist auch bei den kleinsten Bestrahlungsstirken einen

Anstieg der Expansion wiahrend der Bestrahlungszeit auf.

Ein weiterer signifikanter Unterschied zwischen den Ex-vivo- und In-vivo-Messungen
ergibt sich in dieser Messreihe bei den hohen Bestrahlungsstiarken ab einem Wert von
123 W/cm?. In Abbildung 4.32a.) und b.) ist bei einer Bestrahlungsstirke von 139 W/em?
zu erkennen, dass sich um den positiven Maximalwert, in dem auch eine Verdnderung in
der Streuung beobachtet wurde, ein ringformiger Bereich mit negativen Verschiebungen
bildet. Diese entsprechen einer Bewegung des Gewebes in Richtung der Choroidea. Die
wiahrend der Bestrahlungsdauer erreichte Verschiebung bleibt im Vergleich zum Tem-
peraturverlauf weit unter dem aus den Ex-vivo-Experimenten erwartetem Wert. Ein so-
fortiger Abfall der gemittelten Verschiebung in den negativen Wertebereich erfolgt, bei
dieser Messung, kurz nach dem Einschalten des Bestrahlungslasers. Erst nach 130ms
bewegt sich das Gewebe von der Choroidea weg. Die Verschiebung erreicht jedoch nicht

mehr den aus dem Temperaturverlauf erwarteten Maximalwert von > 5um.

Aus den Verschiebungsverldufen und Expansionsverlaufen der gesamten Messreihe wur-
den die jeweiligen Maximalwerte bestimmt und in Abbildung 4.33a.) - d.) in Abhén-
gigkeit der Bestrahlungsstirke sowie der Temperatur aufgetragen. Die Halbwertsbrei-
te der laterale Ausdehnung der Verschiebung wurde durch die Anpassung einer Gaul3-
Verteilung an die gemessenen Verteilungen bestimmt und in Abbildung 4.33 e.) und f.) in

Abhingigkeit von Bestrahlungsstirke und Temperatur dargestellt.
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Abbildung ist auf der nachsten Seite fortgesetzt
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Abbildung 4.32 — a.) Verschiebung des Gewebes Az fiir Bestrahlungsstéirken von 78 Wem? bis
139 Wem?. Zum Vergleich mit den optoakustischen Temperaturverldufen erfolgte eine Mittelung
der absoluten Verschiebung iiber den weill markierten Bereich. b.) Laterales Profil der Verschie-
bung (rot) gemittelt iiber den Bereich der Netzhaut, uiberlagert mit den zugehorigen B-Scans. c.)
Temperaturanstieg (blau) und Verschiebung in dem bestrahlten Bereich Az (rot) in Abhéingigkeit
der Zeit.
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4. Ergebnisse

Die spezifische Verschiebung unterhalb der Koagulationsschwelle steigt mit 92nm/K an.
Die lineare Anpassung und schneidet die y-Achse allerdings mit einem Achsenabschnitt
von 0,6 um. Ab einer Bestrahlungsstirke von 120 W/em? bzw. einer Temperaturdifferenz
von 30K nimmt die Verschiebung ab statt zu. Die spezifische Expansion steigt dagegen
auch in diesem Bereich, mit 1,5-107%, weiter an. Die Halbwertsbreite der lateralen Ver-

schiebungsausdehnung nimmt mit einsetzender Gewebedenaturierung ab.
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Abbildung 4.33 — a.) Verschiebung Az,,,, der Retina in Abhangigkeit der Bestrahlungsstirke.

b.) Verschiebung der Retina in Abhingigkeit der Temperatur. ¢.) Expansion im Bereich des RPE

A€smax in Abhéngigkeit der Bestrahlungsstirke. d.) Expansion im Bereich des RPE in Abhéingig-

keit der Temperatur. e.) Halbwertsbreite der lateralen Ausdehnung der Verschiebung in Abhén-

gigkeit der Bestrahlungsstirke. f.) Halbwertsbreite der lateralen Ausdehnung der Verschiebung

in Abhéangigkeit der Temperatur.
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5 Diskussion

Das Ziel dieser Arbeit war die Untersuchung temperaturinduzierter Verdnderungen in
retinalem Gewebe wiahrend der Photokoagulation mittels Optischer Kohdrenztomogra-
phie (OCT). Es sollte zudem die Moglichkeit einer Dosimetrie durch eine OCT-Messung
wéahrend der Bestrahlung gepriift werden. Dazu wurden erstmalig ein schnelles OCT-
Gerat mit einem Laser zur Photokoagulation der Retina und einer optoakustischen In-

vivo-Temperaturmessung kombiniert.

Nach Erstellung des Aufbaus wurden umfangreiche Ex-vivo-Versuche an enukleierten
Schweineaugen durchgefiihrt. Die mittels OCT vermessenen, temperaturinduzierten Ver-
anderungen der Retina, konnten durch Vergleich mit Fundusbildern, den Temperatur-
verldufen wiahrend der Bestrahlung und mit Histologien klassifiziert werden. Anschlie-
Bend erfolgten erste In-vivo-Messungen an Kaninchenretina, welche mit dem Fundusbild
beziehungsweise der Fluoreszenzangiographie und den optoakustisch gemessenen Tem-

peraturverldufen verglichen werden konnten.

5.1 Aufbau

Basierend auf einer Laserspaltlampe wurde ein Aufbau fiir OCT-Messung der Retina
erstellt und charakterisiert, der OCT- und Temperaturmessungen wiahrend einer Photo-

koagulationen ermoglicht.

OCT-Aufbauten zur Messung der Gewebereaktionen durch Laserbestrahlung wurden be-
reits von mehreren Gruppen beschrieben. Die Messung erfolgte dabei an Blut, Gewebe-
proben und in einer speziellen Messkammer an den kutanen Gefiflen des Hamsters.
Mit Time-Domain-OCT durchgefiihrten Arbeiten wurden mit einer maximalen Messge-
schwindigkeit von 800 A-Scans pro Sekunde durchgefiihrt [Barton et al., 2001, Black
et al., 2005]. Sie zeigen, dass eine Untersuchung von Gewebe wiahrend der Photokoagula-
tion prinzipiell moéglich ist, konnten aber wegen der geringeren Messgeschwindigkeit und
der mangelnden Phasenstabilitat die Koagulation von Blut und den Verschluss von Blut-
gefiaflen durch Laserbestrahlung nur als eine Verdanderung der Streuung in den B-Scans
mit einer Zeitauflosung von maximal 30 Hz darstellen. Durch die Einfithrung schnellerer

Fourier-Domain-OCT-Systeme wurde es spater moglich, durch Phasenauswertung auch
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die Gewebebewegungen bei laserinduzierte Photokoagulation der Gewebe zu untersu-
chen [Vakoc et al., 2007]. Bei einer Messgeschwindigkeit von 10.000 A-Scans pro Sekun-
de konnten ex vivo nur M-Scans, d.h. Folgen einzelner A-Scans am gleichen Ort, gezeigt
werden. Erst die in dieser Arbeit realisierte Messgeschwindigkeit von 220kHz erlaubt
es, sowohl die Anderungen der Streuung, als auch iiber die Auswertung der Phasen-
differenzen, die Bewegungen des Gewebes mit ausreichender Zeitauflosung zu messen.
Eine parallele Messung der Temperatur, wie sie in dieser Arbeit durch die optoakustische

Messungen realisiert wurde, war bisher nicht méglich.

Die erreichte Sensitivitat liegt mit 72dB deutlich unter den Sensitivitdten klinischer
OCT-Geréate, war aber ausreichend, um auch in einzelnen B-Scans die Strukturen der
Retina darzustellen. Durch Mittelung von B-Scans konnte eine Bildqualitit, vergleich-
bar mit der von klinischen Geriten, wie z.B. dem SPECTRALIS OCT von Heidelberg
Engineering, erreicht werden. Die Phasensensitivitat wird von mechanische Vibrationen
und thermische Fluktuation des Aufbaus, aber auch im hohen Mafle von dem Signal-
zu-Rausch-Verhéltnis der A-Scans beeinflusst. Typischerweise wurde die Photorezeptor-
schicht mit einem Signal-zu-Rausch Verhéltnis von 22 dB abgebildet, welches einem Pha-
senrauschen von 80 mrad entspricht und eine Bewegungsauflosung von 5 nm erméglicht.
Dies ist besser als das experimentell bestimmte Phasenrauschen von 250 mrad, wenn
jeweils die Phasendifferenzen zwischen zwei nachfolgenden B-Scans berechnet werden.
Da sich das SNR durch laterales Mitteln noch betrachtlich erhohen lasst und die me-
chanischen Vibrationen bei der Auswertung zum grof3en Teil kompensiert wurden, lies
sich die letztendliche Bewegung des Gewebes im bestrahlten Bereich mit einer hoheren
Genauigkeit bestimmen. Die kleinsten ex vivo am Schweineauge vermessenen Tempera-
turdifferenzen von wenigen Kelvin bewirkten Phasendifferenzen zwischen zwei B-Scans
von 40mrad, was einer Verschiebung von 2,7nm entspricht. Die Standardabweichung
uber die ersten 100 ms betragt dabei nur 1,2nm. Nach Median-Filterung und Mittelung
tiber den Fleckdurchmesser hebt sich diese Phasendifferenz noch leicht iiber den Rausch-
untergrund heraus obwohl sie kleiner als das Phasenrauschen in einem Pixel ist (Abb.
5.1a.). Die kleinste in vivo am Kaninchenauge gemessene Phasendifferenz betrug bei ei-
nem Temperaturanstieg von 7 K, ungefahr 160 mrad entsprechend 10,7nm (Abb. 5.1b.).

Die Standardabweichung hier war ca. 3,3nm.

Zur Abschatzung der Auflosung, mit der Gewebeverschiebungen gemessen werden kon-
nen, wurden Messungen ohne Bestrahlung ausgewertet. Die berechneten Verschiebun-
gen wurden axial iiber die Retina und lateral iiber einen Bereich von 200 um gemittelt.

Fir die Ex-vivo-Messung ergab die Verschiebung eine Standardabweichung von 15nm
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5.1. Aufbau

(Abb. 5.1c.), fiir die In-vivo-Messungen ohne Bewegungskorrektur schwankte die Ver-
schiebung zwischen 20 pym und 100 pm, mit Bewegungskorrektur reduzierte sich die Ver-
schiebung auf einige hundert Nanometer (Abb. 5.1d.). Bei einer spezifischen Verschie-
bung von 100nm/K sollte mit Bewegungskorrektur somit eine theoretische Tempera-
turauflosung von wenigen Kelvin erreicht werden. Diese Genauigkeit wird nicht durch
das Phasenrauschen, sondern durch mechanische Bewegungen des Tieres beziehungs-

weise des Aufbaus verursacht.
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Abbildung 5.1 — a.) Phasendifferenz benachbarter B-Scans fiir die kleinste ex vivo vermessene
Temperaturdifferenz am Schweineauge. Die Standardabweichung des Phasenrauschens betriagt
1,2nm. b.) Phasendifferenz benachbarter B-Scans fiir die kleinste in vivo vermessene Temperatur-
differenz am Kaninchenauge mit einer Standardabweichung des Phasenrauschens von 3,3nm. c.)
Durch Integration der Phasendifferenzen ermittelte Verschiebung des Gewebes iiber 800 ms ohne
Bestrahlung bei einer Ex-vivo-Messung. Die Standardabweichung durch die mechanischen Ver-
schiebungen und Schwingungen betriagt 15nm d.) In vivo betrug die Verschiebung des Gewebes

ohne Bestrahlung und Bewegungskorrektur einige hundert Nanometer.

Die maximale Phasendifferenz, die eindeutig in einem Bereich von —n bis +7 bestimmt
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werden kann, ist direkt von der Auslesegeschwindigkeit der Kamera oder der Anzahl der
zur Bildgebung verwendeten A-Scans abhéngig. Ein schnelleres OCT-System ist vorteil-
haft fiir die Auswertung schneller Verschiebungen im Gewebe, wie sie bei stark iiber-
schwelligen Bestrahlungen durch Verdampfung des Gewebewassers auftreten konnen.
In den In-vivo-Experimenten ermoglicht eine schnellere Bildgebung zudem eine bessere
Korrektur von globaler Bewegung. Eine hohere Bildgebungsgeschwindigkeit verringert
allerdings die Empfindlichkeit der Messung. Fiir die in der Arbeit vorgestellten Versuchs-
reihen wurde eine Bildwiederholrate verwendet, die nahe an der technischen Grenze der
Scanner liegt. Eine weitere Erhohung fithrte zu Artefakten in der Bildgebung. Wesent-
lich schnellere B-Scan-Raten sind nur durch resonante Scanner, Polygon-Scanner oder
MEMS-Scanner zu erreichen [Yeow et al., 2005].

Eine weitere Einschrinkung in der Messgenauigkeit ergibt sich durch die Unsicherheit
bei der Uberlagerung der Foki von Bestrahlungslaser und OCT. Der Strahlengang des
Behandlungslasers wird mit dem Strahlengang fiir die OCT Messung erst durch den
dichroitischen Wiirfel vor dem Kontaktglas zusammengefiihrt. Kleine Abweichungen in
der Justierung fithrten dabei zu Verschiebungen zwischen dem Koagulationsmittelpunkt
und der OCT-Messebene. Vor jeder Versuchsreihe wurde eine Zentrierung der beiden
Strahlengénge durch OCT-Volumenaufnahmen von einer starken Koagulation durchge-
fithrt.

5.2 Echtzeit-Darstellung der Koagulationseffekte in den

ex vivo Versuchsreihen

Zwei vorhergehende Studien hatten gezeigt, dass durch Laserbestrahlung verursachte
morphologische Verdnderungen an der Retina auch durch die OCT dargestellt werden
konnen. Die Untersuchung von Laserkoagulationen an Affenaugen in vivo mit einem
Time-Domain-OCT konnte histologisch Strukturen der OCT-Bildgebung zuordnen [Birn-
gruber et al., 1995, Toth et al., 1997]. In Zeitintervallen von fiinf Sekunden wéahrend der
ersten Minute und von ein- bis fiinf Minuten wéahrend der ersten Stunde wurden die
durch die Koagulation verursachten Streuédnderungen mit der OCT vermessen. Die Stu-
die zeigte, dass die OCT die durch den Koagulationslaser verursachte strukturelle Ver-
dnderungen an der Retina mit dhnlicher Aussagekraft, wenn auch mit deutlich weniger
Auflosung, als die Histopathologie darstellen kann. Mit TD-OCT konnte die Entwicklung
der Gewebeveranderungen nach Photokoagulationen sowie die Heilung des Gewebes be-

urteilt werden. Aufgrund der geringen Messgeschwindigkeit der Time-Domain Systeme
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war eine Echtzeitanalyse der Photokoagulationen durch die OCT nicht mdéglich.

Als weiteres Dosimetrieverfahren zur Echtzeitanalyse von Photokoagulationen an der
Retina wurde die Reflektometrie evaluiert. Hierfiir wurde ein konfokales Reflektometer
in eine Spaltlampe integriert [Inderfurth et al., 1994], das Veranderungen der Streuung
an der Retina in Kaninchenaugen in vivo zeitaufgelost darstellen konnte. Der Anstieg
des gemessenen Signals zu Beginn der Weillfarbung und die absolute Zunahme der durch
die Streuung verursachten Reflexion, ebenso wie die Latenzzeit zwischen Bestrahlungs-
beginn und Anstieg der Streuung, wurden mit der ophthalmologischen Sichtbarkeit der
Lasionen verglichen. Als Ergebnis konnte gezeigt werden, dass mit Zunahme der oph-
thalmologischen Sichtbarkeit auch der gemessene Reflexionsgrad anstieg. Die Reflexi-
onskurve wurde zudem steiler und die Latenzzeit kiirzer. Die relative Anderung der Re-
flexion betrug dabei zwischen 30% und 400%. Die Reflektometrie ermoglicht keine orts-
aufgeloste Darstellung der Gewebeverianderungen wiahrend der Photokoagulation. Die
phasenempfindliche Hochgeschwindigkeits-OCT kann hingegen nicht nur die Anderung
der Gewebestreuung mit 10 um Ortsauflosung messen, sondern auch die Bewegung des

Gewebes als Folge der Bestrahlung mit hoher axialer und lateraler Auflosung darstellen.

5.2.1 Echtzeitmessung der Gewebestreuung

Als eine Moglichkeit zur zeitaufgelosten Darstellung von Photokoagulationen durch die
OCT wurde die Veranderung der Gewebestreuung ex vivo wiahrend der Bestrahlung in
Abhingigkeit der Bestrahlungsstirke, der Bestrahlungszeit sowie des Fleckdurchmes-
sers untersucht und mit der ophthalmologischen Sichtbarkeit und optoakustischer Tem-
peraturmessung verglichen. Bei einer gleichméflig pigmentierten Retina sind, unabhén-
gig von dem Ort der Bestrahlung, die Absorption des Lichts und damit der Temperatur-
anstieg im Gewebe proportional zu der Bestrahlungsstidrke des Lasers. Der Koagulati-
onsprozess beginnt, wenn eine ausreichende Temperatur fiir eine gewisse Zeit erreicht
wurde. Die Proteinmolekiile verlieren durch Denaturierung ihre charakteristische mole-
kulare Bindungsstuktur. In der Regel wird dabei eine Zunahme der Streuung beobach-
tet [Thomson und Pearce, 2011]. Mit hoherer Temperatur und langerer Zeit werden zu-

nehmend mehr Molekiile denaturiert, was zu einer Zunahme der Gewebestreuung fiihrt.

Eine ophthalmologisch sichtbare Weillfarbung zeigte sich ex vivo in den B-Scans der OCT
als eine Zunahme der Gewebestreuung oberhalb des RPEs, die nach Beendigung der La-
serbestrahlung nicht reversibel war. Dies ist ein Merkmal fiir eine erfolgte Denaturie-

rung des Gewebes [Koinzer et al., 2012]. Nach Mittelung iiber das Bestrahlungsareal
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nahm die Anderung der Streuung ex vivo aufgrund der anwachsenden Anzahl von de-
naturierten Molekiilen mit steigender Temperatur weitgehend linear mit der Maximal-
temperatur zu, bis ab einer Temperaturerh6hung von 40K eine Sattigung eintrat. Fir
alle Messungen korrelierte eine relative Anderung der Gewebestreuung von 1dB (25%
Zunahme der gestreuten Strahlung) gut mit einer leichten ophthalmologischen Sicht-
barkeit der Lasionen. Eine Erhohung der Streuung von iiber 5dB (220% Zunahme der
Streustrahlung) ergab sich bei ophthalmoskopisch gut sichtbare Verianderung im Fun-

dus.

Der Vergleich der Zunahme des OCT-Signals mit der ophthalmologischer Sichtbarkeit
und mit der nachfolgenden histopathologischen Aufarbeitung des Gewebes zeigte, dass
die Zunahme der Streuung durch eine Denaturierung des Gewebes verursacht wird. Der
in der OCT sichtbare Schaden korrelierte in Stirke und rdumlicher Ausdehnung mit
dem in der Histologie sichtbaren Schaden. Bei lokaler Bestrahlung wird durch Warme-
diffusion auch das unbestrahlte Gewebe erwarmt. Aufgrund des Schwellwertverhaltens
thermischer Schdden nahm die rdumliche Ausdehnung der Koagulationen mit steigender

Spitzentemperatur zu.

5.2.2 Echtzeitmessung der Gewebeverschiebung

Die Laserbestrahlung des retinalen Gewebes bewirkt einen Temperaturanstieg in den
lichtabsorbierenden Schichten und eine daraus resultierenden thermische Expansion,
die mit einer Bewegung des Gewebes verbunden ist. Die durch Bestrahlungen ohne oph-
thalmologisch sichtbare Effekte verursachten Verschiebungen des Gewebes in der Gro-
Benordnung von 100 nm/K konnten mit hoher Genauigkeit nur durch die Auswertung der
Phasendifferenzen zwischen zeitlich nachfolgenden B-Scans bestimmt werden. Mit dem
Einsetzen der ophthalmologischen Sichtbarkeit der Koagulationen wird ex vivo durch die
Denaturierung des Gewebes eine zehnfach hohere Verschiebungskomponente in Strahl-
richtung verursacht, als im Bereich rein thermischer Expansion beobachtet wurde. Die
Auswertung der Verschiebung konnte hier sowohl durch eine direkte Bestimmung der
retinalen Oberflachenverschiebung als auch durch eine Integration der Phasendifferen-
zen benachbarter B-Scans durchgefiihrt werden. Die OCT-Zeitserien zeigten mit Einset-
zen der Koagulation eine Mischung aus lateraler und axialer Verschiebung der Speckle
in Richtung des Koagulationszentrums, die sich nach Beendigung der Bestrahlung mit
geringerer Auspragung umkehrt. Zu den Ursachen der Gewebereaktionen bei der Photo-

koagulation wurden im Rahmen der Diskussion drei Hypothesen aufgestellt.
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5.2.2.1 Vergleich der Gewebeverschiebung mit der thermischen

Gewebeexpansion

Experimenteller Sachverhalt: Fiir die ophthalmologisch nicht sichtbaren Verinde-
rungen der bestrahlten Bereiche, entsprechen die Verschiebungsverldaufe den optoakus-
tisch gemessenen Temperaturverlaufen. Mit Einschalten des Lasers erhoht sich die Tem-
peratur im Gewebe und die thermische Expansion schiebt das Gewebe in Richtung des
Glaskorpers. Nach dem Abschalten des Lasers kiihlt das Gewebe wieder ab und rela-
xiert reversibel in die Ausgangslage zuriick. Durch einen Vergleich zwischen den maxi-
malen Temperaturinderungen und den maximalen Verschiebungen in Abhéngigkeit der
Bestrahlungsstérke, konnte im unterschwelligen Bereich ein gemeinsamer linearer An-
stieg von Temperatur und Verschiebung mit der Bestrahlungsstirke festgestellt werden.
Die ermittelten spezifischen Verschiebungen (Tab. 5.1) korrelieren, mit Ausnahme von
drei Parameterkombinationen, mit den auf Basis einer reinen Wasserexpansion in Ka-
pitel 2.3 berechneten Verschiebungen (Abb. 5.2). Es konnte nicht abschlieend geklart
werden, warum bei den Augen Nr. 2, Nr. 5 sowie Nr. 6 ein um einen Faktor zwei h6éhere
Messwerte der spezifischen Verschiebung auftrat. Weder zeigten Temperatur- und Ver-
schiebungskurven besondere Auffilligkeiten, noch konnten besondere dullere Merkmale
an den Augen oder experimentelle Randbedingungen nachvollzogen werden, die zu den
hohen Messwerten fithrten. Dariiber hinaus waren alle experimentell ermittelten spe-
zifischen Verschiebungen 4-5fach hoher als die nach Gleichung 2.49 in Kapitel 2.3 die

theoretisch berechnete spezifische Verschiebung.

Hypothese: Das Gewebe expandiert nicht isotrop in alle drei Raumrichtungen.

Diskussion: Fiir die theoretische Berechnung der spezifischen Verschiebung des Gewe-
bes wurde eine isotrope Expansion mit dem Volumenexpansionskoeffizient von Wasser
angenommen. Es wurde folglich davon ausgegangen, dass das erhitzte Gewebe im we-
sentlichen das thermische Ausdehnungverhalten von Wasser besitzt und dabei in alle
drei Raumrichtungen isotrop expandiert. Aufgrund der zellularen Anordnung der Retina
konnte jedoch fiir Bewegungen eine Vorzugsrichtung, senkrecht zu der retinalen Schicht-
struktur vorhanden sein. Diese konnte eine laterale Expansion des Gewebes einschrin-
ken, zu einer stiarkeren Ausdehnung des RPEs in Richtung Glaskoérpers und Choroidea
fithren und somit urséchlich fiir die erhohten Messwerte der spezifischen Verschiebung

im Vergleich zu den theoretischen Berechnungen sein (Kapitel 2.3).
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Bestrahlungsparameter Temperaturanstieg | Theoretische Berechnung Streuung Verschiebung Expansion

Bestrahlungszeit Fleckdurchmesser AT/E {Theorie T)Theorie o ¢ ww RS ¢ Cin n Nith
[ms] [um] K/W/cm™2 [nm/K] [K1] [nm/K] [dB/K] | [nm/K] [nm/K] K1 [K~1]
400 200 130 29,1 6-107° 1230 190 130 1300 | 42,1-10° 9-1073
400 100 19 21,6 6-107° 1950 180 160 2700 |-30,4-1075 16-1073
400 50 12 15,8 6-107° 1390 240 81 1300 | -16,5-107®> 7-1073
200 200 73 25,3 6-107° 2060 420 110 2100 | -1,2-107® 11-1073
200 100 18 19,3 6-107° 1610 410 170 2100 | -7,1-107° 12-1078
200 50 9.9 14,4 6-107° 1930 280 150 1600 | 30,6-107° 8-1073
100 200 88 21,4 6-107° 1360 350 85 1500 | 8,2-107° 10-1073
100 100 36 16,9 6-107° 1060 340 63 810 10,7-107> 6-1073
100 50 7.2 13,0 6-107° 1400 110 63 1500 | -4,8-10° 13-1073
50 200 73 17,7 6-107° 590 61 83 980 2,3-107° 8.107°
50 100 27 14,6 6-107° 540 236 73 920 12,1-107®  7.1078
50 50 6.3 11,5 6-107° 610 263 60 720 18,1-1075 12-1073

Tabelle 5.1 — Zusammenfassung aller linearen Koeffizienten der Zunahme (“spezifischen Anstiege “) von Temperatur, Streuung, Verschiebung
und Expansion fir die verschiedenen Bestrahlungszeiten und Fleckdurchmesser. Die Spalten zeigen den mittlerer linearer Anstieg der Tempe-
ratur mit der Bestrahlungsstirke AT/E. Theoretisch ermittelte spezifische Verschiebung {Theorie und Expansion nheorie unter Beriicksichtigung
des temperaturabhingigen Brechungsindexes, fiir einen Temperaturanstieg von 25 °C auf 26 °C. Aus der Verschiebung der Retinaoberfliche be-
stimmte spezifische Verschiebung ¢ ww fiir die sichtbaren Koagulationen. Durch Auswertung der Streuung im Bereich der Photorezeptorschichten
bestimmte spezifische Streudnderung ( ww RS fiir die sichtbaren Koagulationen. Aus der Phasenauswertung bestimmte spezifische Verschiebung
( fiir die nicht sichbaren Koagulationen und spezifische Verschiebung (;;, fiir die sichtbaren Koagulationen. Durch Differenzierung nach z be-

stimmte spezifische Expansion 7 fiir die nicht sichtbaren Koagulationen und spezifische Expansion 7, fiir die sichtbaren Koagulationen.
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Abbildung 5.2 — Korrelation der theoretisch berechneten spezifischen Verschiebungen {7corie,

Theorie

mit den durch Auswertung der Phasendifferenzen ermittelten spezifischen Verschiebungen ¢ fiir

die Parameterkombinationen von Auge Nr. 1 bis Auge Nr. 12.

5.2.2.2 Bestimmung der Temperaturerhohung aus der lokalen Expansion des

Gewebes

Experimenteller Sachverhalt: Aus den Verschiebungen wurde, durch Ableitung der
Verschiebung Az nach z, die Expansion in Strahlrichtung berechnet und ortsaufgelost
dargestellt. Zur Ermittlung des Zeitverlaufs wurde die Expansion iiber den Bereich zwi-
schen RPE und Choroidea gemittelt. Der Expansionsverlauf folgte dabei wahrend und
nach der Bestrahlung im wesentlichen dem Verschiebungs- und Temperaturverlauf. Fiir
die maximale Expansion am Ende der Bestrahlungszeit wurde im Bereich ophthalmo-
logisch nicht sichtbarer Léasionen eine hohe Varianz der Messwerte, verursacht durch
ein schlechtes SNR Verhiltnis aufgrund der Differentiation und durch ein nicht syste-
matisch auftretendes zweites Verschiebungsmaximum im Bereich der Choroidea, beob-
achtet. Dies fiihrte insgesamt zu einer schlechten Korrelation zwischen Expansions- und
Temperaturanstieg. Durch die Berechnung und Darstellung von M-Scans des Expansi-
onsverlaufs wurde auch im Bereich der Photorezeptorzellen eine Expansion wahrend der
Laserexposition beobachtet (Abb. 5.3). Diese kann im Einzelfall sogar hohere Messwerte

annehmen als die Expansion am RPE.

Hypothese: Die Expansion eignet sich nicht zur Berechnung der Temperaturverteilung

in z-Richtung.
Diskussion: Da in der OCT die Expansion aufgrund optischer Weglidngeninderungen
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Abbildung 5.3 — a.) Expansionsverlauf des Gewebes im bestrahlten Bereich wihrend der La-
serexposition. Fleckdurchmesser 200 um, Bestrahlungszeit 400 ms, Bestrahlungsstéirke 59 Wem?,
Temperaturanstieg 10K. b.) Die Expansion der drei Areale zeigt eine Positionsabhingigkeit. In

dieser Messung lag das Expansionsmaximum im Bereich der Photorezeptorzellen (A2).

bestimmt wird, beeinflusst der temperaturabhingige Brechungsindex die berechnete Ex-
pansion. Die optische Expansion, d.h. die Ableitung der Anderung des optischen Weges
nach z, stellt sich abhingig von der Temperatur, um den Faktor fiinf bis zehn kleiner als
fiir die geometrische Expansion des Gewebes erwartet wiirde dar (siehe Abb. 2.6). Die
Expansion des Gewebes durch Temperaturerh6hung im Bereich des RPE erscheint im
OCT somit wesentlich kleiner als eine Expansion durch Kompression oder Scherung des
Gewebes oberhalb des erwdrmten Bereiches. Dies ist die Ursache fiir die in der Photo-
rezeptorschicht beobachteten Expansion. Der durch den vom Glaskoérper erzeugten Wi-
derstand bewirkt die in z-Richtung beobachtete Kompression im Bereich zwischen der

Ganglienzellschicht und der oberen Grenzmembran.

In einem Aufbau zur Bestimmung der thermischen Expansion von Geweben mittels
phasensensitiver Optischer Kohirenztomographie wurden Retinaexplantaten in Ol, bei
gleichméafliger Erwidrmung durch ein Peltier-Element, vermessen [Hain, 2012]. Aus der
relativen Anderung der geometrischen Dicke ohne Beriicksichtigung des Brechungsin-
dexes konnte der Expansionskoeffizient bestimmt werden. Dieser entsprach fiir niedrige
Temperaturen bis 40 °C zwar im Mittel der erwarteten Wasserexpansion, streuten aller-

dings in den Messungen der einzelnen Proben sehr stark.

Da bisher noch keine aussagekriftige Korrelation zwischen Expansionsmessungen und
Temperaturerhohung beobachtet wurde, ist die Auswertung der lokale Expansion nicht

zur quantitativen Analyse der Temperaturerh6hung nutzbar.
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5.2. Echtzeit-Darstellung der Koagulationseffekte in den ex vivo Versuchsreihen

5.2.2.3 Ursache der Verschiebung wihrend der Koagulation

Experimenteller Sachverhalt: Mit dem Beginn der ophthalmologischen Sichtbarkeit
erhohte sich die Verschiebung des Gewebes in z-Richtung um ungefahr eine Groflenord-
nung und kann daher nicht mehr ausschliefSlich auf thermische Expansion zuriickzu-
fithren sein. Die aus den Phasendifferenzen bestimmte Verschiebung stimmte dabei mit
der aus den M-Scans bestimmten Verschiebung der Gewebeoberfliche iiberein. Die zur
Berechnung notwendige Entfaltung der Phasendifferenzen gelang somit weitgehend ar-
tefaktfrei. Der berechnete Verschiebungsverlauf ist auch von der Form nicht mehr iden-
tisch zu dem Temperaturverlauf. Nach dem Abschalten des Lasers ist zwar eine Rela-
xation des Gewebes messbar, diese erreicht jedoch nicht mehr den Ausgangswert. Der
Anstieg der maximalen Verschiebung erfolgte erst linear mit den Temperaturerhohungen
durch die Bestrahlung und ging ab einem Temperaturanstieg von 40K in Sattigung iiber.
Durch die Anpassung zweier Geraden an die Temperaturabhéingigkeit der Verschiebung
im Bereich thermischer beziehungsweise nichtthermischer Expansion und Ermittlung

des Schnittpunktes wurde die Koagulationsschwelle mit guter Genauigkeit bestimmt.

Die Auswertung der lateralen Ausdehnung der gemessenen Verschiebung ergab eine
konstante Breite von ca. 400um unabhéngig von Fleckdurchmesser und Bestrahlungs-
zeit. Dies steht im Gegensatz zu der histologischen Untersuchung und der Analyse der
Bereiche mit erhohter Streuung in den B-Scans, die eine stetige Zunahme der laterale
Ausdehnung mit steigender Bestrahlungsstirke ergab. Die Expansion ist in der Néhe
des RPE am stirksten und breitet sich, mit steigender Temperatur, zunehmend lateral

aus. Im Zeitverlauf folgt die Expansion hier qualitativ dem Zeitverlauf der Verschiebung.

Im Bereich der ophthalmologisch sichtbaren Lasionen wurde in den B-Scan Zeitserien
eine Specklebewegung von aullerhalb des Bestrahlungsflecks, parallel zum RPE und zen-
tral in Richtung des Koagulationszentrum beobachtet, die mit steigender Bestrahlungs-

starke zunahm.

Hypothese : Ursache fiir die beobachtete starke Verschiebung der Retina wiahrend der
Koagulation ist eine laterale Kontraktion von RPE-Zellen, der Bruch’schen Membran

und/oder der Choroidea.

Diskussion: In einem Aufbau zur dynamischen Speckle-Interferometrie [Bliedtner et al.,
2013] wurde eine zu den OCT-Messung vergleichbare laterale Gewebeverschiebungen
unter Laserbestrahlung beobachtet. Mit einem 532nm cw-Laser wurden dazu explan-

tierter Augenhintergrund ohne die neuronale Netzhaut kohérent beleuchtet und gleich-
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zeitig koaguliert um die Auswirkung der Bestrahlung auf RPE, Bruch’sche Membran
und Choroidea zu untersuchen. Die laterale lokale Gewebebewegung wurde durch raum-
liche Verschiebungen des Specklemusters im Bestrahlungsfleck bestimmt. Mit dem Be-
ginn der Laserexposition setzte eine laterale Specklebewegung in Richtung des Bestrah-
lungszentrums ein, die nach dem Ende der Bestrahlung nur teilweise reversibel war.
Mit steigender Leistung nahm die laterale Specklebewegung zu. Dynamische Speckle-
Interferometrie und OCT zeigen somit den gleichen Gewebeeffekt. Da mit der dyna-
mischen Speckle-Interferometrie eine Gewebekontraktion auch ohne Einfluss der neu-
ronale Retina beobachtet wurde, kann diese durch Bestandteile in der Choroidea, der
Bruch’schen Membran oder dem RPE verursacht werden. Besteht in den enukleierten
Schweineaugen eine Verbindung zwischen Choroidea, Bruch’scher Membran, RPE und
Photorezeptoren, so wird sich die laterale Verschiebung auch auf die driiberliegenden
Gewebeschichten auswirken und zu der beobachteten lateralen Verschiebung der neuro-

nalen Netzhaut fithren.

Experimentelle Untersuchungen haben gezeigt, dass Kollagenfasern bei Erwirmung um
einen Drittel ihrer urspringlichen Linge schrumpfen konnen [Stringer und Parr, 1964,
Azar und Stasi, 2009]. Die thermische Energie zerstort dabei die Wasserstoffbriicken-
bindungen der tertidren Kollagenstruktur und ermoglicht der Helix somit eine partielle
Entfaltung und die Bildung neuer Quervernetzungen zu anderen Aminosiuren. In einer
experimentellen Untersuchung zur Hitze induzierten Kontraktion von Blutgefdf3en [Go-
risch und Boergen, 1982], konnte der Nachweis erbracht werden, dass frisch entnomme-
ne Venen und Arterien aus dem Mesenterium von Kaninchen in einer erwarmten sali-
nen Loésung, mit dem Erreichen einer vom Blutdruck abhingigen Temperaturschwelle
zwischen 69 °C und 75 °C, schrumpfen. Dieser Effekt wurde mit der Denaturierung von
Kollagenfaserbiindeln, die zusammen mit Elastin-Strangen einen Grofteil des Bindege-
webes der Zellwande bilden, in Zusammenhang gebracht. Da die Choroidea mit einem
Netzwerk aus Blutgefiallen verschiedener Gréoflen durchzogen ist, konnte eine Kontrak-
tion der Gefaf8wénde fiir die Verschiebung des Gewebes im tiberschwelligen Bereich ver-
antwortlich sein. Wenn die Choroidea in den Ex-vivo-Versuchsreihen durch den fehlen-
den Blutdruck zusammengefallen ist, kontrahiert das Gewebe dabei moglicherweise vor
allem in lateraler Richtung. Die in den Versuchen von Gorisch/Boergen ermittelte Tem-
peraturschwelle zur Kontraktion der Blutgefafle ist hoher als die mittlere Temperatur
im Bestrahlungsfleck an der durch die OCT-Messungen bestimmten Schwelle der oph-
thalmologischen Sichtbarkeit der Lasionen. Im Zentrum der Koagulation treten effektiv

hohere Temperaturen auf. Der fehlende Blutdruck setzt zudem die Temperaturschwelle
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zur beginnenden Kontraktion der Blutgefidfle nach unten. Die Temperaturschwelle fiir

isolierte Kollagenfasern liegt schon im Bereich von 60 °C.

Die Bruch’sche Membran der menschlichen Retina kann in fiinf verschiedene Schichten
unterteilt werden, welche mit verflochtenen Kollagenfasern von Typ I, III und V durch-
setzt sind [Guymer et al., 1998]. Kollagenfasern von Typ I geben dem Gewebe hohen
Bruchwiederstand, Typ III eine hohe Elastizitit und Typ V verankert die Basalmem-
bran an das Stroma. Ebenso wie in der Choroidea kénnten Temperaturerh6hungen tiber
einen Schwellwert hinaus, zu einer Schrumpfung dieser Kollagenfasern und bei fester
Verbindung der Bruch’sche Membran mit dem RPE und den Photorezeptoren zu einer

lateralen Kontraktion des Gewebes fiihren.

Die laterale Kontraktion des Gewebes konnte auch direkt durch die RPE Zellen verur-
sacht werden, zum Beispiel durch das Filamentnetzwerk des Zytoskeletts, welches un-
ter anderem fiir die mechanische Stabilisierung der Zellen verantwortlich ist [Campbell,
1998].

Um die genaue Ursache der lateralen Bewegung des Gewebes zur bestimmen, ist die
Durchfithrung weiterer Versuchsreihen zur Messung der Temperaturauswirkungen auf
die einzelnen Gewebeschichten mit freipréaparierter Choroidea, RPE und Bruch’scher

Membran notwendig.

Die starke laterale Bewegung der Retina fiihrt im Koagulationszentrum zu einer Kom-
pression des Gewebes. Die Choroidea ist in den Ex-vivo-Experimenten durch die fehlen-
de Perfusion zusammengefallen oder das Blut ist geronnen. Sie bildet mit der Sklera
einen vergleichsweise festen Abschluss des Auges. Da Choroidea und Sklera somit nicht
kompressibel sind, verschiebt sich das verdichtete Gewebe im Koagulationszentrum ge-
gen den vom Glaskorper verursachten Widerstand nach oben. Die laterale Kompressi-
on fithrt somit zur dem beobachteten iiberproportionalen Anstieg der axialen Verschie-
bung des Gewebes bei Einsetzen der ophthalmologischen Sichtbarkeit. Eine derartige
Gewebereaktion erklart auch die beobachtete Unabhéngigkeit zwischen den untersuch-
ten Fleckdurchmessern und der lateralen Verschiebungsausdehnung bzw. der axialen
Expansionsausdehnung, da eine laterale Kompression nicht direkt von den eingestellten

Fleckdurchmessern abhéngig sein muss.

Nach dem Arrhenius-Gesetz werden bei lingeren Bestrahlungszeiten geringere Tempe-
raturen an der Koagulationsschwelle erwartet. Die durch Optoakustik bestimmte Tem-

peraturerhohung an der durch die OCT bestimmten Koagulationsschwelle zeigt hingegen
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keine eindeutige Korrelation mit der Bestrahlungszeit (Tab 5.3).

In einer ausfiihrlichen In-vivo-Untersuchung von Laserkoagulationen an der Kaninchen-
retina mittels Optoakustik, konnte durch Auswertung vieler hundert Messungen ein
Verlauf nach Arrhenius bestitigt werden [Schlott et al., 2012]. Es konnte bei diesem
Experiment die Messgenauigkeit bei der Bestimmung der Koagulationsschwelle durch
Ophthalmoskopie und OCT-Messung nicht ausgereicht haben, um die Arrheniusabhén-
gigkeit nachzuweisen. In den einzelnen Messreihen traten Abweichungen zwischen den
durch OCT ermittelten Koagulationsschwellen und der ophthalmologischen Sichtbarkeit
auf, die im Wesentlichen durch den schwierigen Einblick in den enukleierten Schwei-
neaugen und einer nicht ausreichend prézisen Bestimmung des Schnittpunktes der Gra-
den verursacht wurden. Auch die biologische Varianz der Augen kann eine systematische
Abnahme der Temperatur an der Koagulationsschwelle mit der Bestrahlungszeit verde-

cken.

5.3 Mogliche Parameter fiir eine Dosimetrie

Die in den vorhergehenden Messreihen beobachteten retinalen Gewebeverdanderungen
wéahrend der Laserbestrahlung konnen fiir eine online Dosimetrie verwendet werden.
Als Dosimetrieparameter konnten sowohl die Streudnderung im Bereich der Photorezep-
torzellen und die Verschiebung der Retinaoberfliche (Abb. 4.9 und 4.10), als auch die
raumlich aufgelosten Verschiebung der Retina (Abb. 4.15 und 4.16) oder die daraus be-
rechnete lokale Expansion (Abb. 4.18 und 4.19) genutzt werden. Die jeweiligen Schwell-
werte wurden durch Auswertung des, mit Beginn der ophthalmologischen Sichtbarkeit
einsetzenden iiberproportionalen Anstiegs der Messparameter, abgeschéitzt. Es konnten

folgende potentielle Dosimetrieparameter bestimmt werden:

1. Zunahme der Streuung: Eine Zunahme der Streuung oberhalb des RPEs um >1dB
konnte mit dem Einsetzen der ophthalmologischen Sichtbarkeit in Zusammenhang ge-
bracht werden (Abb. 4.9 und 4.10). Dieser Parameter ist, im Vergleich zu den aus Phasen-
differenzen bestimmten Parametern, weniger empfindlich gegen Bewegungen und kann
auch durch OCT-Systeme mit geringerer Messgeschwindigkeit bestimmt werden. Nach-
teilig ist das, im Vergleich zur Auswertung der Phasendifferenzen, schlechtere Signal-
zu-Rausch-Verhalten (Abb. 4.13). Eine Dosimetrie von unterschwelligen Bestrahlungen

erscheint somit bisher nicht moglich.

2. Verschiebung der Retinaoberfliche: Mit dem Einsetzen der ophthalmologischen
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Sichtbarkeit erfolgte eine Verschiebung der Retinaoberfléiche von >5um. In der Auswer-
tung der maximalen Streudnderung in Abhéngigkeit von Bestrahlungsstiarke und Tem-
peraturanstieg (Abb. 4.9 und 4.10), erscheint die Koagulationsschwelle eine vergleichba-
re Sensitivitiat wie die Schwelle der Streuzunahme aufzuweisen und besitzt im wesentli-

chen auch dieselben Vor- und Nachteile.

3. Verschiebung der Retina: Nach Auswertung der Phasendifferenzen wurde eine ge-
mittelte Verschiebung der Retina von >2,5um oder mehr bei ophthalmologisch sicht-
baren Lisionen beobachtet (Abb. 4.15 und 4.16). Uber die Phasendifferenzen ist auch
eine genaue Bestimmung der durch thermische Expansion verursachten Verschiebung
unterhalb der Koagulationsschwelle moglich. Es erscheint somit auch eine Dosimetrie
unterschwelliger Effekte realisierbar, da die Verschiebung gut mit dem Temperaturan-
stieg korreliert. Nachteilig ist die starke Bewegungsempfindlichkeit der Messmethode.
Diese erfordern, zusammen mit der bei sehr schnellen Verschiebungen auftretenden
Mehrdeutigkeit der Phaseninformation, umfangreiche Korrekturen. Zudem werden ho-
he Messgeschwindigkeiten und Scanraten benétigt. Eine Auswertung der Verschiebung
durch A-Scans ist prinzipiell durchfithrbar und ermoéglicht eine Verschiebungsauswer-
tung mit sehr hohen zeitlichen Auflosung. Da eine Mittelwertbildung der Phasendiffe-
renzen jedoch nur in axialer Richtung moglich ist, konnte die Phasenauflésung dabei

etwas schlechter sein als bei der zweidimensionalen Auswertung.

4. Expansion: Eine Zunahme der Expansion im Bereich des RPEs um >0,01 konnte mit
dem Einsetzen der ophthalmologischen Sichtbarkeit in Zusammenhang gebracht werden
(Abb. 4.18 und 4.19). Die Expansion ermoglicht, als lokale Grof3e mit hoher axialer Auflo-
sung, die Spezifizierung des Ursprungsorts einer Gewebeverschiebung. Da die Expansion
aus den Verschiebungen berechnet wir, besitzt sie im wesentlichen auch dieselben Vor-
und Nachteile. Die thermische Expansion ist prinzipiell auch unterhalb der Schwelle
zur ophthalmologischen Sichtbarkeit messbar, und somit theoretisch auch zur Dosierung
unterschwelliger Effekte geeignet. Allerdings ist der optische Expansionskoeffizient sehr
klein, so dass fiir eine praktische Anwendung eine Verringerung des sehr hohen Mess-

fehlers notwendig ist.

5. Variation der Speckle: Fiir die ophthalmologisch sichtbaren Léisionen wurde eine
laterale Verschiebung der Speckle wiahrend der Bestrahlungszeit beobachtet. Diese wur-
de im Rahmen dieser Arbeit jedoch nicht genauer ausgewertet. Fiir eine genaue Analyse
der Specklebewegungen sind Volumenmessungen sinnvoll, da diese eine dreidimensio-

nale Auswertung der Gewebeverschiebung ermdéglichen und somit auch Verschiebun-

135



5. Diskussion

Streudnderung ASprs > 1dB Oberflachenverschiebung Azpgrs > 5um
Sichtbar | Nicht sichtbar Sichtbar | Nicht sichtbar
ASprs > 1dB 134 31 Azprs > 5pm 137 36
ASprs <1dB 19 175 Azprs < 5pm 16 170
Sensitivitat: 0,876 Sensitivitét: 0,895
Spezifitat: 0,849 Spezifitat: 0,825
Verschiebung Phasendifferenz Az > 2,5um Expansion Ae > 0,01
Sichtbar | Nicht sichtbar Sichtbar | Nicht sichtbar
Az > 2,5um 148 49 Ae > 0,01 138 42
Az < 2,5pum 4 158 Ae < 0,01 14 157
Sensitivitét: 0,974 Sensitivitét: 0,908
Spezifitat: 0,763 Spezifitit: 0,789

Tabelle 5.2 — Klassifikation der verschiedenen Messparameter durch den Vergleich mit der
Schwelle zur ophthalmologischen Sichtbarkeit. Aus den B-Scans wurde die Schwelle fiir eine
Streudnderung von Azpgrs > 5um und einer Oberflichenverschiebung von Azprg > 5um ermit-
telt. Aus den Phasendifferenzen ergab sich die Schwelle fiir Verschiebungen der Retina Az >
2,5um und fiir Expansionen im Bereich des RPE Ae > 0,01. Ermittelte Haufigkeit der richtig
positiven, falsch positiven, falsch negativen und richtig negativen Messwerte aufgrund der aus-

gewihlten Schwellwerte. Berechnete Sensitivitdt und Spezifitit der Klassifikation.

gen der Speckle in die, durch Schnittbilder nicht wiedergegebene, zweite laterale Ach-
se erfassen. Durch eine dreidimensionale Verfolgung der Speckleverschiebung (Speckle
Tracking) konnten laterale mikroskopische Gewebeverschiebungen im Bereich einiger
Mikrometer, sowie eine eventuell auftretende Deformation des Gewebes bestimmt wer-
den [Schmitt, 1998].

Mit den ermittelten Dosimetrieparametern erfolgte die Klassifikation der Messwerte
durch einen Vergleich mit der Schwelle zur ophthalmologischen Sichtbarkeit (Tab. 5.2).
Eine Schwelle von 1dB Signalzunahme oder eine Streuidnderung der Oberflachenver-
schiebung von 5um erreichten eine Sensitivitat von mehr als 87 %. Die Schwellen fiir
Verschiebung der Retina von >2,5um und der Expansion des RPE von 0,01 erreichten
hingegen Sensitivitdten von 97 % und 91 %. Vermutlich hauptursachlich fiir die geringe-
re Spezifitat aller vier Schwellwerte, ist die fehlende ophthalmologische Sichtbarkeit fiir
kleine Bestrahlungsfleckdurchmesser und kurze Bestrahlungszeiten. Im wesentlichen
unterscheiden sich die Werte fiir die verschiedenen Parameter nur leicht voneinander

und sind somit gleich gut geeignet um eine Dosimetrie zu realisieren.
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Um die Schwellwerte fiir die Bestrahlungsstiarke E;;, und Temperaturen Ty, zu ermit-
teln (Tab. 5.3), wurden deren erste Messwerte fiir die Zunahme der Streuung oberhalb
des RPEs um >1dB, die Verschiebung der Retinaoberflache von >5um und die Zunahme
der Expansion im Bereich des RPEs um >0,01, bestimmt. Die durch die Phasendifferenz
ermittelten Schwellen der Verschiebung wurden durch eine Anpassung zweier Geraden
an die Steigungen der maximalen Verschiebungen in Abhingigkeit der Bestrahlungs-
starke bzw. Temperatur im unterschwelligen und oberschwelligen Bereich und nachfol-
gender Ermittlung des Schnittpunktes festgestellt. Zur Ermittlung der Schwellwert fiir
vis vis
th th
keit wurde der Messwert verwendet, an dem die Lisionen vom nichtbestrahlten Gewebe

die Bestrahlungsstirken EV}®* und Temperaturen TV!® der ophthalmologischen Sichtbar-
schwach unterscheidbar waren. Die ermittelten Schwellwerte aus den OCT-Messwerten
ergeben eine sehr gute Korrelation mit den Bestrahlungsstiarken der ophthalmologischen
Sichtbarkeit (Abb. 5.4 linke Seite). Die Temperaturschwellen korrelieren hingegen weni-
ger gut (Abb. 5.4 rechte Seite). Aufgrund einer leicht unterschiedlichen Pigmentierung
des Augenhintergrundes wiirde eher eine bessere Korrelation zur Temperatur erwar-
tet werden. Der Messfehler fiir die optoakustische Temperaturbestimmung liegt im Gro-
Benbereich von +10 %. Dieser Fehler ist moglicherweise fiir die schlechte Korrelation
zwischen den Ergebnissen und der hohen Streuung der Temperaturmesswerte verant-
wortlich. Fiir eine genauere Korrelation der Schwellwerte sind mehrere Messreihen glei-

cher Fleckdurchmesser und Bestrahlungszeiten notwendig um Messfehler seitens der

optoakustischen Temperaturmessung und der OCT zu minimieren.
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Bestrahlungsparameter Sichtbarkeit Streuung Verschiebung Expansion

Bestrahlungszeit Fleckdurchmesser | E%*  TY¢ | E%  T4? m.ww RS ﬂmw RS | E WM ¢ was EY T
[ms] [um] [(Wem?2]  [K] | [Wem?2] [K] [Wem?] [K] | [Wem2] [K] | [Wem?2] [K]
400 200 120 22 104 19 190 28 128 19,4 129 26
400 100 1100 25 820 21 885 23 763 17,1 630 21
400 50 1960 25 1400 20 1960 25 1570 20,3 | 1389 25
200 200 190 18 251 23 190 18 217 19,2 214 21
200 100 1000 22 820 19 1163 25 839 18,4 822 17
200 50 1835 21 2130 25 1400 23 1682 20,7 | 1202 23
100 200 210 19 207 20 257 25 198 20,4 166 19
100 100 820 26 885 46 885 28 576 26,9 479 28
100 50 2720 21 2720 21 2560 19 2372 18,7 | 2177 21

50 200 kein kein | 292 22 305 22 248 18,7 175 26
50 100 1370 31 714 25 996 26 1030 25,3 929 25
50 50 kein kein | 3430 24 3430 24 2889 20,3 | 2682 18

Tabelle 5.3 — Zusammenfassung aller Schwellwerte fiir die verschiedenen Bestrahlungszeiten und Fleckdurchmesser. Bestrahlungsstirken
E wmm und Temperaturen Hw\wﬂ ermittelt aus der ophthalmologischen Sichtbarkeit. Bestrahlungsstidrken E ww und Temperaturen Hw»% fiir eine Ver-
schiebung der Retinaoberfldche von mehr als 5um sowie m.ww RL und %mw RL fiir eine Signalzunahme iiber 1dB. Aus der Verschiebung der Retina
bestimmte Bestrahlungsstirke E WM ? und Temperaturschwelle ﬂwms, ermittelt aus den Schnittpunkt der beiden Geraden zwischen unterschwel-

ligen und oberschwelligen Messpunkten. Bestrahlungsstarke E ww und Temperaturanstieg ‘HNDM fiir Expansionen von mehr als 1-1073.
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Abbildung 5.4 — Korrelation in Tabelle 5.3 aufgefiihrten Schwellenparameter. Der aus der oph-
thalmologische Sichtbarkeit ermittelten Schwellwerte fiir die benétige Bestrahlungsstirke E‘t’;f
und Temperatur T;’;;s ist jeweils auf der Abszisse aufgetragen. Die aus der Auswertung der Streu-
ung bestimmten Schwellwerte E tAhz und TtAhZ fiir eine Retinaverschiebung von mehr als 5um sowie
Ef,f 2L und TtShP EL fiir eine Signalzunahme iiber 1dB und die aus den Verschiebung der Retina be-
stimmte Bestrahlungsstirke EtAhz ? und TtAhz"’ sowie die durch Auswertung der lokalen Expansion

bestimmte Schwellwert £ tA}f und Tﬁf wurden auf den jeweils zugehorigen Ordinaten angeordnet.
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5.4. Ubertragung auf die In-vivo-Situation

5.4 TUbertragung auf die In-vivo-Situation

Mit der Ubertragung der an den enukleierten Schweineaugen durchgefithrten Messun-
gen auf die In-vivo-Situation am Kaninchenauge sollte vor allem der Nachweis erbracht
werden, dass die sensitive Bestimmung der Verschiebung aus der Phasendifferenzmes-

sung, in vivo prinzipiell durchfithrbar ist.

Es traten dabei einige technische Probleme auf. Das verwendet Kontaktglas, welches fiir
die Durchfithrung der optoakustischen Messungen benotigt wurde, war fiir das mensch-
liche Auge ausgelegt. Die, im Gegensatz zum Schweineauge, stark abweichende Anato-
mie der Kaninchenaugen fiihrte zu einer schlechteren Bildqualitit der OCT-Aufnahmen.
So wurde, fiir den Bereich der Photorezeptoren, zentral im Auge noch ein relativ gutes
SNR Verhiltnis von bis zu 15dB erreicht, in der Peripherie sank dieses auf ca. 5dB. Die
Bilddaten waren somit kaum vom Untergrundrauschen zu unterscheiden. Die im Rah-
men dieser Arbeit vorgestellte Messreihe wurde deshalb im zentralen Bereich des Auges
durchgefiihrt.

In den OCT-Aufnahmen waren Schichten der neuronalen Retina unterscheidbar. Gut
zu erkennen war die Innensegment-/ Aullensegment-Grenze der Photorezeptoren, das
retinale Pigmentepithelium sowie die unterliegenden Blutgefiaf3e der Choroidea und die
abschlieBende Sklera.

Durch Herzschlag und Atmung wird eine Bewegung der gesamten Retina verursacht,
welche die lokale Bewegung im Bestrahlungsfleck iiberdeckt. Dies konnte soweit kor-
rigiert werden, dass es moglich war, die Auswirkungen der Laserbestrahlung auf die
Retina, durch Auswertung der Phasendifferenzen, zu verfolgen. Es gelang in vivo Ver-

schiebungen von unter 100 nm zu messen.

Die Machbarkeit von In-vivo-Messung am Kaninchenauge konnte mit der vorgestellten
Messreihe demonstriert werden. Es wurden jedoch signifikante Unterschiede im Ver-

gleich zur Ex-vivo-Situation festgestellt.

5.4.1 Echtzeitmessung der Gewebestreuung

Oberhalb der Schwelle ophthalmologisch sichtbarer Lasionen konnte keine signifikante
Zunahme der Streuung oder laterale Verschiebung der Speckle wiahrend der Bestrah-
lungszeit beobachtet werden. Dies Ergebnis steht im starken Wiederspruch zu den Re-

flektometriemessungen, welche am Kaninchenauge einen Anstieg in der Streuung zwi-
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schen 30 % und 400 % innerhalb der Bestrahlungszeit nachweisen konnten [Inderfurth
et al., 1994]. Das fiir die OCT-Abbildung verwendete nahinfrarote Licht konnte fiir die
fehlende Sensitivitat der OCT-Messung auf den Anstieg der Streuung im Bereich der
Photorezeptorzellen verantwortlich sein. Die Léasionen wiirde damit wihrend der Be-
strahlung fiir die OCT transparent bleiben, kénnten aber durch Messmethoden mit Ver-
wendung anderer Wellenlénge gemessen werden. Ein besseres Bewertungskriterium fiir
eine erfolgte Koagulation des Gewebes war die Unterbrechung der Innensegment-/ Au-

Bensegment Verbindung der Photorezeptoren.

5.4.2 Echtzeitmessung der Gewebeverschiebung

Die Verschiebung des Gewebes ist auch in vivo durch Auswertung der Phasendifferenz
unterhalb der Schwelle ophthalmologisch sichtbarer Lasionen messbar. Die Ubereinstim-
mung des zeitlichen Verlaufs von Verschiebung und Temperatur fiel aber, im Vergleich
zu den Ex-vivo-Experimenten, deutlich schlechter aus. Der zeitliche Verlauf der Verschie-
bung ist nach Beendigung der Bestrahlung nicht reversibel, sondern verharrte unterhalb
der Koagulationsschwelle bei mindestens 1um Verschiebung. Die spezifische Verschie-
bung lag mit 75nm/K im gleichen Groé3enbereich wie bei den Ex-vivo-Messungen. Die
Nichtreversibilitat der Verschiebung kann durch eine nichtthermoelastische Komponen-
te der Gewebeverschiebung oder einer Anderung des optischen Weges erklirt werden.
Durch eine physiologische Reaktion der Retina auf den Lichtreiz oder die Temperaturer-
hohung kann eine, zur thermischen Expansion des RPE additive Verschiebung oder An-
derung des Brechungsindexes verursacht werden, die nach Beendigung der Bestrahlung
nicht sofort reversibel ist. Mogliche Ursachen konnten zum Beispiel das Ausbleichen des
Rhodopsins (Sehpurpur) in den Photorezeptorzellen, eine lokale Erweiterung der choro-
idalen Gefil3e oder ein vermehrter lokaler Wassereinstrom in die Retina, als Folge der

Temperaturerhohung, sein.

Die durch Auswertung der Phasendifferenzen bestimmten Verschiebung des Gewebes im
Parameterbereich ophthalmologisch sichtbarer Lasionen, wiesen nicht den ex vivo beob-
achteten iiberproportionalen Anstieg auf, sondern wurden zum Teil mit steigender Be-
strahlungsstiarke sogar kleiner. Die Breite der lateralen Verschiebungsverteilung nahm
dabei ab. Ursache konnte eine Kontraktion der choroidalen Gefdfle sein. Im Gegensatz
zu der Ex-vivo-Situation kann diese Kontraktion auch in axialer Richtung erfolgen, da
die Choroidea im In-vivo-Fall nicht zusammengefallen ist. Die Kontraktion erfolgt dabei

lokal tiber den Bestrahlungsdurchmesser und wirkt sich auch auf die driiberliegenden
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5.4. Ubertragung auf die In-vivo-Situation

retinalen Schichten aus. Dies fithrt mit steigender Bestrahlungsstirke zu kleineren Ver-
schiebungen im Gewebe sowie zu der beobachtet Abnahme in der Breite der lateralen

Verschiebungsverteilung.

Die funf, in den Ex-vivo-Messungen ermittelten Dosimetrieparameter, lassen sich nach
den Ergebnissen der ersten In-vivo-Experimente wahrscheinlich nicht auf die In-vivo-
Situation tibertragen. Eine Zunahme der Streuung wéahrend der Laserexposition konnte
nicht festgestellt werden. Mit dem Einsetzen der ophthalmologischen Sichtbarkeit konn-
te weder fiir die Verschiebung noch fiir die Expansion ein aussagekriftiger Dosimetrie-
parameter ermittelt werden. Moglicherweise ergeben sich aber neue Parameter zur Be-

stimmung der Koagulationsschwelle.

1. Innensegment-/Aullensegment-Grenze der Photorezeptoren: Mit dem Einsetzen
der ophthalmologischen Sichtbarkeit verschwindet die deutlich sichtbare Innensegment-
/Aullensegment-Grenze der Photorezeptoren. Fiir weitere Untersuchungen wére ein hoch-
auflésendes OCT sowie eine verbesserte Signalqualitéit vorteilhaft, um diese Grenze bes-

ser auflésen und dadurch eventuell segmentieren zu konnen.

2. Verschiebung der Retina: Die durch Phasendifferenzen bestimmte maximale Ver-
schiebung am Ende der Bestrahlungszeit nahm im Bereich der ophthalmologischen Sicht-
barkeit mit steigender Bestrahlungsstiarke ab. Dies konnte auch als Dosimetrieparame-

ter genutzt werden.

3. Laterale Breite der Verschiebung: Die laterale Breite der Verschiebung nimmt mit
dem Einsetzen der Koagulation ab. Sollte dies reproduzierbar mit dem Einsetzen der
ophthalmologischen Sichtbarkeit auch bei verschiedenen Bestrahlungsfleckdurchmes-
sern auftreten, so konnte die laterale Breite der Verschiebung als Dosimetrieparameter

verwendet werden.
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6 Zusammenfassung

Durch die Kombination eines Hochgeschwindigkeits-OCTs mit optoakustischer Tempe-
raturmessung an einer Laserspaltlampe, konnten erstmalig Gewebeverdnderungen wéh-
rend und nach der Photokoagulation der Retina, mit fast einer Millisekunde Zeitauflo-
sung in verschiedenen Tiefen dargestellt werden. Optoakustisch gemessene Temperatur-
verlaufe und Anderungen in OCT B-Scans wurden mit der ophthalmologischen Sicht-
barkeit der Koagulationen verglichen. Die experimentellen Untersuchungen fanden ex
vivo an enukleierten Schweineaugen und in vivo an Kaninchenaugen statt. Die hohe
Bildwiederholrate der kontinuierlich in einer Schnittebene durch das Bestrahlungsare-
al verlaufenden OCT-Scans ermoglichte eine Analyse der durch eine Koagulation ent-
stehenden Veranderungen der Streueigenschaften der Retina. Gleichzeitig konnte durch
Auswertung der Phaseninformation, die Bewegung des Gewebes mit hoher zeitlicher und

raumlicher Auflosung bestimmt werden.

In den Ex-vivo-Experimenten wurden Leistungsreihen mit verschiedenen, klinisch re-
levanten Fleckdurchmessern zwischen 50 um und 200 um und Bestrahlungszeiten zwi-
schen 50 ms und 400 ms untersucht. Bei Bestrahlungen ohne ophthalmologisch sichtbare
Gewebeverinderung ergab sich eine gute Ubereinstimmung zwischen dem Temperatur-
verlauf und einer, aus den Phasendifferenzen ermittelten, Verschiebung des Gewebes in
Richtung des Glaskorpers. Durch Differentiation der Verschiebung in axialer Richtung
und Mittelung iiber den Bereich zwischen RPE und Choroidea wurde zudem die lokale
Expansion dieses Bereiches berechnet. Diese folgte im Zeitverlauf ebenfalls der Tempera-
turerh6hung. Mit dem Einsetzen der ophthalmologischen Sichtbarkeit der Bestrahlungs-
effekte wurde ein Anstieg der Streuung im Bereich der Photorezeptorzellen, zusammen
mit einem iberproportionalen Anstieg der Gewebeverschiebung festgestellt. Es konnte
eine additive und nach Beendigung der Laserbestrahlung nicht mehr reversible Kompo-
nente im Verschiebungsverlauf festgestellt werden. Die Expansion war dabei auch hier in
einem abgegrenzten Bereich zwischen RPE und Choroidea gut zu lokalisieren. Streuzu-
nahme in der Photorezeptorschicht, Gewebeverschiebung sowie Expansion dnderten sich
mit der Gewebekoagulation und konnten als Dosimetrieparameter dienen. Es wurde eine

gute Korrelation dieser Parameter mit der ophthalmologischen Sichtbarkeit beobachtet.

Fir In-vivo-Messungen der Gewebebewegung am Kaninchenauge, musste eine Korrek-
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tur der durch Herzschlag und Atmung des Tieres auftretenden physiologischen Bewe-
gungen durchgefiihrt werden. Hierdurch konnten auch in vivo sehr kleine Gewebever-
schiebungen von <100 nm bestimmt werden. In einer Leistungsreihe mit einem Bestrah-
lungsfleckdurchmesser von 133 um und einer Expositionszeit von 500ms ergaben sich
dabei markante Unterschiede im Gewebeverhalten zu den Ex-vivo-Versuchsreihen mit
enukleierten Schweineaugen. Auch fiir Bestrahlungen mit ophthalmologisch nicht sicht-
baren Effekten war die Gewebeverschiebung nicht reversibel. Mit dem Einsetzen der
ophthalmologischen Sichtbarkeit konnte keine signifikante Zunahme der Streuung in
den OCT B-Scans festgestellt werden. Die Verschiebung folgte zunéchst auch weiterhin
dem Temperaturverlauf, statt tiberproportional anzusteigen, und nahm fiir stark sichtba-
re Lasionen mit steigender Bestrahlungsstarke sogar ab. Die Expansion im Bereich zwi-
schen RPE und Choroidea zeigte einen kontinuierlichen Anstieg mit der Bestrahlungs-
stiarke. Die fiir die Ex-vivo-Messungen ermittelten Parameter zur Schwellwertbestim-
mung lassen sich nach den Ergebnissen der ersten In-vivo-Experimente nicht auf die In-
vivo-Situation iibertragen. Als mogliche neue Parameter zur Bestimmung der Koagula-
tionsschwelle wurde das Aufheben der Sichtbarkeit der Innensegment- /Auflensegment-
Grenze der Photorezeptoren, sowie die Reduzierung der lateralen Ausdehnung der Ver-

schiebung vorgeschlagen.
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7 Ausblick

In dieser Arbeit wurden mittels Optischer Kohdrenztomographie durch Laserbestrah-
lung verursachte Gewebeverinderungen an der Retina mit hoher raumlicher und zeitli-
cher Auflésung dargestellt. Allerdings konnten die Ursachen der in den OCT-Bildern be-
obachteten Gewebeverianderungen und die Unterschiede im Gewebeverhalten zwischen

den Ex-vivo- und In-vivo-Experimenten bislang nicht restlos aufgekliart werden.

7.1 Gewebeeffekte wihrend der Photokoagulation

Fir eine genauere Bestimmung der Gewebeeffekte wire eine Verbesserung des experi-
mentellen Aufbaus notwendig. Weitere In-vivo-Experimente wiirden zur préziseren Ein-
ordnung der biologischen Prozesse und somit auch zu einem besseren Verstéandnis der

Gewebeveranderungen wiahrend der Photokoagulation beitragen.

7.1.1 Geritetechnische Anderungen

Durch den Austausch der galvanometrischen Scanner durch resonante Scanner, Polygon-
oder MEMS-Scanner ist eine Aufnahme und Auswertung von dreidimensionalen Da-
tensétzen moglich. Abweichung zwischen Koagulationsmittelpunkt und OCT-Messebene
treten dann nicht mehr auf. Zudem konnen physiologische Bewegungen in den In-vivo-
Experimenten vollstiandig korrigiert und bei Auswertung der Specklebewegung auch la-

terale Bewegungen des Gewebes rdumlich dargestellt und quantifiziert werden.

Bei der Verwendung einer gemeinsamen Lichtquelle fir OCT und Photokoagulation er-
laubt die hohe Leistung des Bestrahlungslasers eine signifikante Verbesserung der Si-
gnalqualitat der OCT-Bildgebung. Eine breitbandige Lichtquelle im griinen oder nahin-
fraroten Wellenldngenbereich wiirde eine Aufnahme von A-Scans mit sehr hoher zeitli-
cher Auflosung ermoglichen, ohne die Laserspaltlampe bautechnisch stark verdndern zu
miissen. Durch den gemeinsamen Strahlengang wiirde die Aufnahme der A-Scans da-
bei immer im Koagulationsmittelpunkt erfolgen. Da die OCT auf die Verwendung von
Monomode-Fasern angewiesen und die FleckgroBle auf wenige ym beschréankt ist, muss
der Strahl gescannt werden um ein ausreichendes Areal zu koagulieren. Durch die Kom-

bination einer gemeinsamen Lichtquelle mit einem Full-Field-OCT [Bonin et al., 2010],
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konnte eine Laserbestrahlung durchgefithrt und gleichzeitig die Reaktion des Gewebes
mit sehr schnellen Volumendatensitzen aufgenommen werden. Dazu ist allerdings die
Neukonstruktion einer speziell angepassten Spaltlampe notwendig. Bisher sind noch
keine geeigneten griinen Lichtquellen mit ausreichender spektraler Breite und Leistung
erhéltlich. Im nahinfraroten Bereich konnten Swept-Source-Laser verwendet werden, al-
lerdings erfolgt in der klinischen Praxis die Behandlung des Augenhintergrundes bisher

mit griinen Laserlicht, da dieses unter anderem vom RPE am besten absorbiert wird.

7.1.2 Weitere Experimente

Um die in den Ex-vivo-Versuchsreihen auftretenden lateralen Bewegung des Gewebes
besser bestimmen zu konnen, ist die Durchfithrung weiterer Versuchsreihen mit freipra-
parierter Choroidea, RPE und Bruch scher Membran sowie einer separaten Messung der
Temperaturauswirkungen auf die einzelnen Gewebeschichten notwendig. Mit diesen Ex-
perimenten kann unterschieden werden, welche der Schichten fiir die laterale Kontrak-
tion verantwortlich ist und warum diese Schicht kontrahiert. Wird die Kontraktion auf-
grund des in Bruch’scher Membran oder Choroidea vorhandenen Kollagens verursacht,
konnte dies zum Beispiel durch dynamische Speckleinterferometrie, wie bei Bliedner et
al. beschrieben, oder auch durch Lichtmikroskopie bestimmt werden. Diese Experimen-
te wiirden hauptséchlich zum einem besseren Verstéandnis der temperaturabhéngigen

Gewebeeigenschaften beitragen.

Zum Ausschluss von speziesbedingten Unterschieden zwischen In-vivo- und Ex-vivo-
Experimenten wire die Durchfiihrung von Versuchsreihen an Schweineaugen in vivo
oder an enukleierten Kaninchenaugen ex vivo der nachstliegende Schritt, zu dessen Durch-
fithrung eine Optimierung des optischen Aufbaus zur Verbesserung der Bildqualitit an
den Kaninchenaugen notwendig ist. Eine In-vivo-Bildgebung an Schweineaugen gestal-
tet sich aufgrund der Grof3e der Tiere als schwierig. Die Totung der Tiere wiahrend der
Versuchsreihen konnte ebenfalls zum besseren Verstiandnis der durch die OCT gemes-
senen Unterschiede zwischen Ex-Vivo- und In-Vivo-Situation beitragen. Erfolgt die Un-
tersuchung dabei durch Auswertung kontinuierlicher B-Scans mit getrennten Bestrah-
lungslaser und OCT-Strahlengéingen sind grofle Bestrahlungsfleckdurchmesser vorteil-
haft, um Zentrierungsabweichungen zwischen den Augen zu minimieren. In In-vivo-
Versuchen fiihren grofle Fleckdurchmesser und kurze Bestrahlzeiten zudem zu kleineren
Fehler in der Verschiebungs- und Expansionsberechnung, da Bewegungen dann einen

geringeren Einfluss auf die Bildgebung haben. Dieser Sachverhalt ist auch fiir die Er-
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7.2. Gewebeeffekte wiahrend der Photokoagulation

mittlung moglicher Dosimetrieparameter wichtig, da eine hohe Varianz der Messwerte
eventuell auftretende Abhéngigkeiten verdecken und somit die Bestimmung von geeig-

neten Parametern zur Dosimetrie erschweren konnte.

Waihrend der Bestrahlung konnte in der OCT keine Verdnderung der Streuung im Be-
reich der Photorezeptorzellen festgestellt werden. Dreidimensionale Volumenscans iiber
einen Zeitraum im Bereich mehreren Minuten bis zu einer Stunde konnten zu inter-
essanten Einblicken tiber die Langzeitentwicklung der Koagulationen fithren und kléren,

ob die erhohte Streuung erst zu einem spateren Zeitpunkt in der OCT sichtbar wird.

In weiteren In-vivo-Versuchsreihen an Kaninchenaugen im Bereich unterschwelliger Be-
strahlung sollte die Nichtreversibilitdt der Verschiebungen nach Beendigung der Be-
strahlung bestéatigt und deren Ursache aufgeklart werden. Wird die zusétzliche Verschie-
bung durch den Lichtreiz verursacht, so miissten bei Versuchen mit Durchfithrung einer
Hell-Dunkel-Adaptionen Signalidnderungen eintreten. Eventuell konnten so z.B mit ei-
nem Streifenmuster beleuchtete Areale von unbeleuchteten Arealen unterschieden wer-
den. Eine weitere Moglichkeit ist die Durchfithrung einer induzierten lokalen Netzhaut-
ablésung um den Kontakt zwischen RPE und neuronaler Retina zu unterbrechen und
so Effekte der neuronalen Retina bei einer Bestrahlung unterscheidbar zu machen. Wer-
den die OCT-Messwerte durch Reaktionen der neuronalen Retina beeinflusst, sollte iiber-
priift werden inwieweit diese die Temperaturabhéngigkeit der Messwerte verandern und

ob eine Dosimetrie im Bereich unterschwelliger Bestrahlungen moglich ist.

Die Retina des menschlichen Auges wird durch die OCT deutlich anders dargestellt als
die in dieser Arbeit untersuchte Retina von Schweine- und Kaninchenaugen. So sind
zum Beispiel die neuronalen Schichten gut zu unterscheiden. Ein entscheidender Schritt
ist deshalb eine klinische Studie am Menschen. Mit einem klinisch zugelassenen OCT-
Adapter konnen relativ einfach wahrend der Behandlung von Patienten mit diabetischer
Retinopathie zeitgleich Messdaten erhoben und nachfolgend nach geeigneten Dosime-
trieparametern untersucht werden. Eine klinischen Studie wiirde zeigen, ob die Metho-
de auch in der klinischen Praxis verwendet werden kann und dariiber hinaus eventuell
noch offene Fragestellungen klidren oder auch durch neue Ergebnisse zu einem besseren

Verstéandnis der Mechanismen wiahrend der Photokoagulation beitragen kann.
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7.2 Umsetzung des Messverfahrens zur Dosimetrie

Ko6nnen Dosimetrieparameter in einer klinischen Studie fiir die menschliche Retina er-
mittelt werden, ist mittels Optischer Kohédrenztomographie nicht nur eine Untersuchung
des Auges vor und nach der Behandlung moglich, sondern es kann auch wéahrend der Be-
strahlung mit einer Online-Dosimetrie optimal behandelt werden. Durch die OCT sind
dabei, im Gegensatz zur optoakustischen Temperaturbestimmung oder Reflektometrie,
die Auswirkungen der Bestrahlung auf die einzelnen Gewebeschichten mit hoher raum-
licher Auflosung bestimmbar. Diese Informationen konnten zu einer verbesserten Klas-
sifikation der Lisionen und einer Optimierung der Behandlung verwendet werden. Eine
an das Therapieziel angepasste Behandlung konnte nachfolgend zu besseren Ergebnis-
sen sowie schnelleren Heilungsverldufen fithren und minimiert zudem den Visusverlust

des Patienten.
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A Anhang

A.1 Monti-Graziadei Fixierung

Fiir die Fixierung der histopathologischen Gewebeschnitte wurde eine Lésung nach Monti-

Graziadei verwendet [Monti-Graziadei und Graziadei, 1979]:

Kakodylatpuffer 0,12M pH 7,4: 312ml
Parafomaldehyd 10% : 38ml
Calciumchlorid 3%: 6ml
Glutaraldehyd 25% pH 7,35: 50ml
Aqua dest. : 218 ml

A.2 Datensatze

Zusammenfassung der ausgewerteten Datensitze aller 12 enukleierten Schweineaugen
mit Fleckdurchmessern von 50 pum bis 200pum und Bestrahlungszeiten von 50ms bis
400ms sowie der In-vivo-Leistungsreihe mit einem Fleckdurchmesser von 133 um und
einer Bestrahlungszeit von 500ms. In den jeweiligen Tabellen sind Fleck Nr., Bestrah-
lungsstirke, optoakustische gemessene maximale Temperaturerh6hung AT, und oph-
thalmologische Sichtbarkeit zusammen mit den ausgewerteten OCT Parametern fiir die
maximale Verschiebung der Retinaoberfliche Az]*%*, Streudnderung AS7 5%, Verschie-

PRS’
bung des Gewebes Az,,,, und Expansion A¢,,,4x zusammengestellt.
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A. Anhang

Schweineauge Nr. 1

(Bestrahlungszeit 400 ms, FleckgrofSe 200 um)

Fleck Nr. Bestrahlungsstiarke ATp,,, Sichtbarkeit | Az]*** AS}flgg AzZmax  ANEzmax
[W/em?] K] [pm] [dB] [pm]
1 410 > 70 ja 61 7,6 49 0,35
2 400 >170 ja 59 7,8 52 0,33
3 390 > 70 ja 46 7,0 49 0,31
4 380 67 ja 42 6,9 43 0,28
5 370 60 ja 37 6,4 42 0,27
6 360 45 ja 35 6,1 47 0,26
7 340 41 ja 39 6,1 40 0,26
8 330 37 leicht 31 5,2 39 0,26
9 320 36 leicht 35 4,1 34 0,23
10 310 33 leicht 29 4,7 35 0,26
11 290 37 leicht 31 4,9 31 0,23
12 280 63 ja 33 4,9 32 0,19
13 260 44 ja 25 4,3 27 0,13
14 250 41 leicht 21 49 21 0,11
15 240 37 leicht 25 4,3 23 0,15
16 220 32 leicht 24 2,3 20 0,14
17 210 31 nein 13 2,4 17 0,13
18 190 28 nein 14 1,5 12 90-1073
19 180 26 nein 7,8 1,0 7,3 43.1073
20 160 24 nein 6,1 0,55 5,4 19-1073
21 145 29 leicht 13 0,86 6,4 23.1073
22 130 26 leicht 7,2 0,63 4,7 94-1078
23 120 22 leicht -0,5 0,41 2,2 26-1073
24 105 19 nein 5,3 0,63 2,0 5,0-1073
25 89 14 nein 43 0,18 1,5 1,0-1073
26 77 13 nein 1,3 0,08 1,8 2,3-1073
27 59 10 nein -1,8 0,43 1,3 1,5-1073
28 46 nein 0,42 0,06 1,1 1,8-1073
29 31 nein 0,37 027 062 0714-1073
31 15 nein -1,7 -047 053  0,95-1073
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A.2. Datensatze

Schweineauge Nr. 2
(Bestrahlungszeit 400 ms, FleckgrofSe 100 um)

Fleck Nr. Bestrahlungsstiarke AT, Sichtbarkeit | Az]*** ASZlR?"é AZmax A€rmax
[W/em?] K] [um] [dB] [am]

1660 40 ja 46 4,7 52 0,31

2 1600 30 ja 27 4,9 44 0,27
3 1560 29 ja 40 44 46 0,31
4 1520 28 leicht 29 3,7 39 0,28
5 1480 31 leicht 35 4,8 40 0,3
6 1420 30 leicht 29 46 37 0,23
7 1370 30 leicht 23 46 34 0,21
8 1320 30 leicht 26 43 29 0,18
9 1260 29 leicht 35 6,8 39 0,27
10 1210 29 leicht 24 438 29 0,18
11 1160 26 leicht 19 3,1 16 0,11
12 1100 25 leicht 13 3,0 13 48-1073
13 1060 24 nein 18 2,0 18 0,18
14 1000 24 nein 15 2,4 13 0,13
15 940 24 leicht 16 3,2 14 99.1073
16 890 23 nein 13 1,7 14 95-1073
17 820 21 leicht 4,2 0,97 6,4 49-1078
18 770 17 nein 2,1 0,47 2,4 -7,2-1073
19 710 16 nein 2,3 -0,09 2,4 -5,4-1078
20 650 17 nein 0,25 0,96 2,4 0,14-1078
21 600 16 nein 5,1 0,11 2,9 2,8-1073
22 550 15 nein 1,1 0,16 2,6 1,8-1073
23 490 13 nein 0,5 0,54 2,0 0,82-1073
24 430 12 nein 0,85 0,25 2,6 1,9-1073
25 360 11 nein 0,25 0,26 1,9 0,33-1073
26 320 10 nein -2,0 0,23 1,7 2,2-1073
27 240 6 nein 2,3 0,17 1,0 0,44-1073
28 190 5 nein 3,2 0,51 1,0 -1,2-1073
29 120 4 nein 2,6 -0,05 0,83 1,2-1073
31 60 3 nein 2,2 0,4 0,56 0,003-1073
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A. Anhang

Schweineauge Nr. 3

(Bestrahlungszeit 400 ms, Fleckgrofle 50 pm)

Fleck Nr. Bestrahlungsstiarke AT, Sichtbarkeit | Az]*** ASI’fR‘}’é AZmax A€ max
[W/em?] K] [am] [dBI] [am]
1 4300 60 ja 38 8,6 37 0,26
2 4165 55 ja 46 8,4 42 0,28
3 4080 51 ja 45 8,7 40 0,21
4 3975 50 ja 32 8,3 30 0,11
5 3805 45 ja 37 8,2 37 0,22
6 3695 41 ja 38 8,9 34 0,20
7 3560 37 ja 25 7,5 27 0,17
8 3430 42 ja 28 7,7 27 0,16
9 3270 42 leicht 29 6,0 26 0,15
10 3115 39 leicht 23 6,4 27 0,17
11 2965 37 leicht 22 7,1 20 0,12
12 2830 33 leicht 14 5,3 19 0,12
13 2720 29 leicht 11 4.6 13 94.1078
14 2560 28 leicht 8,2 4,0 12 81-1073
15 2425 32 leicht 17 3,4 18 0,14
16 2275 31 leicht 10 4,6 13 81-1073
17 2130 29 leicht 9,8 3,8 11 65-1073
18 1960 25 leicht 4.4 1,5 5,3 18-1073
19 1835 24 nein -1,2 0,92 2,3 -2,6-1073
20 1680 20 nein -0,05 0,64 1,6 -1,9-1073
21 1525 23 nein -4.8 0,03 1,7 -1,5-1078
22 1400 20 nein 6,7 0,24 1,4 -2,5- 1078
23 1220 18 nein 1,1 -0,01 1,4 1,1- 1073
24 1090 13 nein 2,2 0,2 1,2 1,0-1078
25 915 11 nein 2,1 -0,81 1,2 0,95- 1073
26 780 11 nein -1,1 0,28 1,2 2,2.1073
27 605 10 nein -0,21 0,12 0,76 —0,15-1073
28 441 nein 1,7 0,24 0,61 0,11-1078
29 290 nein 0,92 -0,44 0,44 —0,06-1073
31 151 nein 29 027 03 0,7-1073
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A.2. Datensatze

Schweineauge Nr. 4
(Bestrahlungszeit 200 ms, Fleckgrofle 200 um)

Fleck Nr. Bestrahlungsstiarke AT,,,, Sichtbarkeit | AzI*** AS }f‘;’é AzZmax  DNEzmax
[W/em?] K] [pm] [dB] [pm]

1 410 35 ja 26 7,2 26 0,17
2 400 33 ja 32 7,0 35 0,17
3 390 33 ja 26 6,9 30 0,13
4 380 32 ja 31 6,3 30 0,15
5 370 31 ja 23 6,1 25 0,11
6 360 28 ja 21 4,9 20 97.1073
340 27 leicht 18 4,9 19 103-1073

8 330 24 leicht 6 42 8,5 27-1078
320 25 leicht 11 4,1 13 61-1073

10 310 23 leicht 11 2,9 11 45-1073
11 290 23 nein 14 2,1 15 64-1078
12 280 24 leicht 10 2,8 12 75-1073
13 260 22 nein 10 2,6 6,6 59.1072
14 250 23 leicht 7 3,3 6,8 40-1078
15 240 21 leicht 4 1,7 48 19-1073
16 220 19 leicht 2 0,3 2,5 0,7-1078
17 210 19 leicht 2 1,1 2,6 3.1073
18 190 18 leicht 2 1,2 2 0,5-1073
19 180 18 nein 0,2 0,7 09 -14-1078
20 160 16 nein 2 0,2 1,2 0,6-1073
21 145 15 nein 3 -0,01 1 -0,5-1073
22 130 15 nein 1 -0,43 08 -1,5-1073
23 120 13 nein 2 0,05 0,9 -2,5-1073
24 105 11 nein 3 0,07 09 -1,6-1073
25 89 10 nein 0,6  -0,26 08 -1,7-107%
26 77 9 nein 2 -0,15 0,9 15-1078
27 59 8 nein 3 -0,25 0,8 2,4-1073
28 46 6 nein -0,4 -0,2 0,6 1,7-1073
29 31 5 nein 1 -0,44 04 094-1078
31 15 3 nein 0,2  -024 0,3 0,21-1073
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A. Anhang

Schweineauge Nr. 5

(Bestrahlungszeit 200 ms, Fleckgrofie 100 um)

Fleck Nr. Bestrahlungsstiarke AT, Sichtbarkeit | Az]*** AS;’}g’é Nzmax A€smax
[W/em?] [K] [um] [dB] [um]
1 1660 33 leicht 25 5,3 38 0,19
2 1600 33 leicht 31 3,8 37 0,20
3 1560 30 leicht 21 2,6 27 0,14
4 1520 30 leicht 21 2,4 33 0,16
5 1480 29 leicht 22 2,3 28 0,13
6 1420 28 leicht 17 1,4 21 77-1073
7 1370 28 leicht 20 0,36 25 0,15
8 1320 27 leicht 13 0,77 16 84-1073
9 1260 27 leicht 25 1,7 25 0,17
10 1210 27 leicht 13 0,34 16 -
11 1160 25 leicht 21 1,3 18 -
12 1100 21 leicht 12 -1,0 6,0 6,7-1073
13 1060 22 leicht 14 0,79 12 44.1073
14 1000 22 leicht 3,2 0,3 6,9 19-1073
15 940 19 nein 1,3 0,09 3,8 3,1-1073
16 890 20 nein -1,1 -0,9 2,4 -3,5-1078
17 820 19 nein 6,7 -0,87 7,6 40-1078
18 770 17 nein 41 -0,28 3,5 9,9-1073
19 710 16 nein 3,2 -0,02 2,3 -1,6-1073
20 650 16 nein 3,8 0,11 2,3 0,48-1078
21 600 12 nein 5,1 0,05 2,2 -1,2.1078
22 550 13 nein 4,0 0,66 1,9 0,56-1072
23 490 12 nein 4,2 0,05 2,0 -1,5-1073
24 430 10 nein -0,98 1,04 1,9 1,22-1073
25 360 9 nein 6,3 0,29 1,3 -0,33-1073
26 320 9 nein 3,1 0,18 1,3 -0,13-1073
27 240 7 nein 0,74 041 1,0  0,055-1073
28 190 5 nein 0,43 0,53 0,77 -0,74-1073
29 120 5 nein 0,16 0,18 0,68 0,43-1073
31 60 3 nein 0,32 -026 0,45 0,24-1078
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A.2. Datensatze

Schweineauge Nr. 6

(Bestrahlungszeit 200 ms, Fleckgrofle 50 pm)

Fleck Nr. Bestrahlungsstiarke AT, Sichtbarkeit | Az]*** ASI’.?R‘}E NZmax A€rmax
[W/em?] K] [pm] [dB] [am]
1 4300 57 ja 56 9,6 36 0,21
2 4165 46 ja 45 7,8 36 0,21
3 4080 38 ja 52 6,6 41 0,23
4 3975 39 ja 39 8,9 38 0,21
5 3805 39 ja 32 7,0 36 0,20
6 3695 34 leicht 28 3,9 33 0,19
7 3560 31 leicht 25 4,9 27 0,16
8 3430 30 leicht 24 3,6 22 0,17
9 3270 41 ja 37 4.3 36 0,24
10 3115 39 leicht 35 6,0 32 0,24
11 2965 34 leicht 37 4,2 32 0,26
12 2830 32 leicht 21 2,8 22 0,12
13 2720 27 leicht 12 1,2 14 0,17
14 2560 25 nein 10 2,4 8,0 80-1073
15 2425 23 nein 3,3 1,0 3,5 16-1073
16 2275 34 leicht 16 3,6 20 0,13
17 2130 29 leicht 8,7 1,5 8,6 41-1073
18 1960 24 leicht 2,7 1,2 3,5 9,8.1073
19 1835 21 leicht 0,35 0,92 2,3 0,99-1073
20 1680 19 nein 1,2 0,83 1,9 -0,78-1073
21 1525 17 nein 0,65 -0,22 1,8 -0,12-1073
22 1400 23 leicht -0,04 1,5 3,2 13-1073
23 1220 18 leicht 2,0  -031 1,6 2,6-1073
24 1090 15 nein 1,2 0,31 1,9 2,5-1073
25 915 11 nein -2,3 0,17 1,3 -0,54-1073
26 780 10 nein 2,5 0,15 0,93 1,0-1073
27 605 8 nein 1,2 0,68 0,84 1,7-1073
28 441 6 nein 2,7 -005 0,72 0,11-1073
29 290 4 nein 046 005 047  0,17-1073
31 151 3 nein -1,7  -0,78 0,39 —0,44-107%
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A. Anhang

Schweineauge Nr. 7
(Bestrahlungszeit 100 ms, FleckgrofSe 200 nm)

Fleck Nr. Bestrahlungsstiarke AT, Sichtbarkeit | Az]*** ASI’fR‘}’é AZmax A€ max
[W/em?] K] [pm] [dB] [am]

1 410 37 ja 28 5,2 25 0,18
2 400 37 ja 28 5,2 28 0,17
3 390 39 ja 33 5,1 30 0,19
4 380 36 ja 19 5,0 28 0,17
5 370 34 ja 23 46 27 0,18
6 360 33 ja 21 3,5 27 0,16
340 31 leicht 21 3,6 25 0,20

8 330 26 leicht 17 2,5 17 0,16
320 29 leicht 11 2,1 21 -

10 310 28 leicht 14 1,2 16 -
11 290 28 leicht 14 2,0 11 95-1073
12 280 26 leicht 15 0 13 0,13
13 260 25 leicht 11 1,2 12 0,11
14 250 25 leicht 5,8 1,6 9,1 53-1073
15 240 21 nein 41 0 5,3 29.1073
16 220 21 leicht 8,2 0,38 4,2 23-1078
17 210 19 leicht 6,3 0,14 1,7 7-1073
18 190 18 nein 3,1 -0,39 1,0 17-1078
19 180 16 nein 1,6 0,1 1,1 -2,9-1078
20 160 16 nein 1,1 0 1,0 -2,3.1073
21 145 14 nein -3 0,1 1,1 -2,9-1073
22 130 13 nein 1,4 024 0,85 -1,1-1073
23 120 11 nein 2,2 0,18 0,77 -1,9-1073
24 105 10 nein -0,6 0,07 0,73 -2,3-1073
25 89 10 nein 1,0 0,06 0,79 0,32-1073
26 77 8 nein 0,7 0,16 0,58 0,71-1078
27 59 7 nein 1,1 0,29 0,42 0,46-1073
28 46 7 nein .15 -0,15 0,41 -0,16-1073
29 31 4 nein 0,8 0,01 0,32 -054-1073
31 15 3 nein 1,5 0,09 023 0,28-1073
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A.2. Datensatze

Schweineauge Nr. 8

(Bestrahlungszeit 100 ms, FleckgrofSe 100 um)

Fleck Nr. Bestrahlungsstiarke AT, Sichtbarkeit | Az]*** AS ggg AZmax A€rmax
[W/em?] K] [am] [dB] [um]
1 1660 > 70 ja 25 6,9 28 0,19
2 1600 > 70 ja 27 7,0 31 0,32
3 1560 >70 ja 28 7,7 36 0,25
4 1520 > 70 ja 34 7,2 35 0,23
5 1480 >70 ja 16 6,1 23 0,13
6 1420 > 70 ja 15 5,7 19 68-1073
7 1370 66 ja 12 5,7 22 0,16
8 1320 39 leicht 25 4.7 28 0,25
9 1260 41 leicht 17 45 22 0,20
10 1210 45 leicht 26 4,1 25 0,19
11 1160 45 leicht 13 3,7 17 0,14
12 1100 50 leicht 18 3,5 16 0,13
13 1060 44 leicht 16 2,7 19 0,17
14 1000 50 leicht 20 5,9 19 0,17
15 940 48 leicht 4,77 2,7 13 96-1073
16 890 46 leicht 10 1,7 12 91-1073
17 820 26 leicht 0,04 0,23 5,2 39-1073
18 770 29 nein -0,09 0,68 4,1 21-1073
19 710 26 nein -0,30 0,38 4,3 32-1073
20 650 28 nein -1,99 1,3 4,0 27-1073
21 600 26 nein 4,0 -0,43 2,5 7,6-1073
22 550 22 nein 4,4 0,52 1,3 -3,5-1073
23 490 22 nein 0,62 -0,79 1,1 -1,3.1073
24 430 23 nein -0,04 0,61 1,3 2,6-1073
25 360 20 nein 2,9 -0,09 1,3 1,9-1073
26 320 20 nein -14 -0,49 0,94 0,68-1073
27 240 23 nein 1,8 0,21 0,71 0,44 - 1073
28 190 12 nein 1,6 -0,03 0,55 —0,025-1073
29 120 7 nein -1,9 -0,32 0,35 0,17-1078
31 60 6 nein 0,2 -0,02 0,29 0,39-1073
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A. Anhang

Schweineauge Nr. 9

(Bestrahlungszeit 100 ms, Fleckgrofle 50 pm)

Fleck Nr. Bestrahlungsstirke AT}, Sichtbarkeit | Az"®*  ASTEL  Azpmay AEsmax
[W/em?] [K] [um] [dB] [um]
1 4300 37 leicht 27 4,6 29 0,24
2 4165 32 leicht 16 4.5 20 0,18
3 4080 30 leicht 14 1,8 16 0,16
4 3975 30 leicht 14 0,81 15 0,15
5 3805 26 leicht 8,5 1,0 15 0,16
6 3695 25 leicht 9,7 1,0 13 0,15
7 3560 25 leicht 11 1,0 8,9 0,13
8 3430 25 leicht 5,8 -0,04 8,7 80-1073
9 3270 23 leicht 2,5 3,0 8,1 84-1073
10 3115 27 leicht 11 3,3 13 0,14
11 2965 29 leicht 6,2 2,3 13 0,14
12 2830 24 leicht 2,7 1,1 7,8 77-1078
13 2720 21 leicht 54 1,5 3,0 23-1073
14 2560 19 nein -2,1 -0,34 1,5 2,8- 1073
15 2425 19 nein 4,0 0,89 1,1 -23.1078
16 2275 17 nein 1,2 0,79 0,95 -2,9-1073
17 2130 15 nein 1,2 -0,85 1,6 -1,8-1078
18 1960 16 nein 0,9 -0,39 1,7 1,2-1073
19 1835 13 nein -0,26 -0,96 1,6 3,3-1078
20 1680 15 nein 2,9 0,39 0,73 0,65-1073
21 1525 14 nein 0,31 -0,89 0,83 1,6-1073
23 1220 11 nein 0,39 -0,47 094 4,2-1073
24 1090 9 nein -0,17 -0,6 0,96 3,0-1073
25 915 8 nein 1,7 -0,3 0,73 0,35-1078
26 780 7 nein -1,1 0,04 0,62 -1,3-1078
27 605 6 nein 0,38 0,38 0,53 -1,6-1073
28 441 4 nein 1,1 0,31 049 -0,86-1073
29 290 3 nein 2,0 -0,43 0,52 0,28-1073
31 151 2 nein -0,02 -0,59 0,35 0,53-1078
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A.2. Datensatze

Schweineauge Nr. 10

(Bestrahlungszeit 50 ms, Fleckgréf3e 200 pm)

Fleck Nr. Bestrahlungsstiarke AT,,,, Sichtbarkeit | Az]*** AS ;’,lg’é AZmax AEmax
[W/em?] K] [pm] [dB] [pm]
1 410 28 nein 45 1,3 7,5 73-1073
2 400 25 nein 11,2 1,4 12 0,10
3 390 27 nein 11,3 1,2 16 0,13
4 380 26 nein 8,7 3,0 13 0,13
5 370 30 nein 11,5 3,7 13 0,15
6 360 28 nein 10,4 3,2 11 0,14
7 340 31 nein 7,9 3,3 14 0,16
8 330 22 nein 7,0 1,6 14 0,11
9 320 26 nein 9,9 2,6 13 0,12
10 310 31 nein 5,2 3,1 13 0,13
11 290 17 nein -0,69 - 1,7 -
12 280 16 nein 1,4 0,19 1,7 0,1-1073
13 260 16 nein 0,89 0,01 1,7 -3,7-1073
14 250 16 nein 1,2 0,14 1,7 1,4-1073
15 240 18 nein 0,27 -0,21 1,9 1,9-1073
16 220 19 nein 0,14 0,25 1,6 2,4-1073
17 210 12 nein 1,3 -0,15 1,6 3,9-1073
18 190 10 nein 1,7 0,24 1,3 2,0-1073
19 180 10 nein 1,0 0,2 1,2 3,5-1073
20 160 9 nein 0,32 0,16 1,2 1,2-1073
21 145 10 nein 24  -0,04 1,0 0,75-1078
22 130 10 nein 1,1 -0,22 1,1 2,1-1073
23 120 8 nein -0,67 0,17 1,0 1,1-10°8
24 105 7 nein 0,31 -0,16 0,86 0,63-1073
25 89 5 nein 0,66 0,17 0,89 1,3-1073
26 77 5 nein 0,7 019 0,69 -051-1073
27 59 3 nein 0,54 -0,15 0,58 0,60-1073
28 46 2 nein 0,79 0,03 042 0,31-1073
29 31 2 nein 0,65 -0,08 0,31 0,48-1078
31 15 3 nein 0,43 -0,13 046 0,16-1073
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A. Anhang

Schweineauge Nr. 11

(Bestrahlungszeit 50 ms, Fleckgréf3e 100 um)

Fleck Nr. Bestrahlungsstiarke AT, Sichtbarkeit | Az]*** AS;’}g’é Nzmax A€smax
[W/em?] [K] [um] [dB] [um]

1 1660 58 leicht 17 4,5 17 0,15
2 1600 51 leicht 16 45 20 0,14
3 1560 45 leicht 22 4,1 18 0,16
4 1520 39 leicht 11 3,7 14 85.1073
5 1480 40 leicht 12 3,7 17 94-1073
6 1420 33 leicht 11 2,1 10 92.1073
7 1370 31 leicht 11 1,7 11 81-1073
1320 27 nein 15 1,2 71 45-1073

9 1260 27 nein 2,1 2,3 7,6 54-1078
10 1210 24 nein 2,9 0,54 5,3 40-1073
11 1160 24 nein 6,9 0,57 6,1 66-1073
12 1100 21 nein 0,66 0,09 2,3 41-1078
13 1060 29 nein 2,6 0,95 53 43-1073
14 1000 26 nein 10,2 1,9 4,3 32.1078
15 940 25 nein 59 0,75 2,2 11-1073
16 890 23 nein 1,8 0,13 1,9 51-1073
17 820 19 nein -0,92 0,34 2,0 -
18 770 18 nein 42  -0,54 1,2 -
19 710 17 nein 5,6 -0,33 1,6 2,5-1073
20 650 15 nein 6,1 0,88 1,4 2,4-1073
21 600 14 nein 0,54 -0,56 1,3 -
22 550 12 nein -0,19 0,45 1,4 2,5-1073
23 490 14 nein 1,39 -0,63 0,86 0,74-1078
24 430 12 nein 0,61 0,16 0,9 2,6-1073
25 360 10 nein -0,29 -0,39 0,91 1,1-1073
26 320 9 nein 2,9 -0,55 0,81 0,78-1078
27 240 7 nein -2,8 0,47 0,53 0,61-1073
28 190 5 nein 0,27 0,34 0,6 -0,11-1073
29 120 4 nein -0,37 0,04 0,45 1,1- 1073
31 60 3 nein 0,23 -0,4 0,38 0,83-1073
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A.2. Datensatze

Schweineauge Nr. 12
(Bestrahlungszeit 50 ms, Fleckgrofe 50 um)

Fleck Nr. Bestrahlungsstiarke ATy, Sichtbarkeit | Az]*** AS I’?gg Azmax  DEzmax
[W/em?] (K] [um]  [dB]  [um]
1 4300 31 nein 11 0,86 12 0,16
2 4165 27 nein 6,3 2,1 10 0,18
3 4080 25 nein 0,008 2,6 4.4 59-1073
4 3975 26 nein 6,9 2,2 7,6 0,12
5 3805 25 nein 8,0 0,52 7,7 0,10
6 3695 25 nein 3,4 1,5 4.5 75-1078
7 3560 24 nein 3,9 0,59 5,5 82-1073
8 3430 24 nein 7,7 -0,27 3,2 16-1073
9 3270 19 nein 1,4 0,79 24 27-1073
10 3115 16 nein 1,6 0,96 3,3 43.1073
11 2965 18 nein 0,64 0,38 1,6 59-1073
12 2830 19 nein 3,3 1,2 1,9 12-1078
13 2720 21 nein 2,1 0,88 2,6 39.1073
14 2560 18 nein -0,9 -0,06 1,6 21-1073
15 2425 18 nein 39  -0,07 1,9 1,6-1073
16 2275 17 nein 4,2 0,37 1,1 41-1073
17 2130 14 nein 3,8 0,47 0,97 2,0-1073
18 1960 15 nein -0,62 0,38 0,89 2,5-1078
19 1835 10 nein -0,36 -0,66 0,97 1,1-1073
20 1680 13 nein -1,8 -0,16 1,0 2,6-1073
21 1525 10 nein -0,26 0,1 0,93 32.1073
23 1220 10 nein -0,14 0,33 0,84 3,4-1073
24 1090 8 nein -0,29 -0,05 0,80 2,0-1078
25 915 8 nein -0,93 0,03 0,78 0,7-1073
26 780 6 nein -1,2 -0,13 0,59 0,87-1078
27 605 5 nein -2,8 0,42 0,60 0,88-1073
28 441 5 nein 0,23 0,25 0,38 1,1-1073
29 290 4 nein 0,36 0,15 0,48 0,51-1073
31 151 3 nein 0,33 -0,28 0,36 0,61-1073
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A. Anhang

Kaninchenauge
(Bestrahlungszeit 500 ms, Fleckgrofle 133 um)

Fleck Nr. Bestrahlungsstiarke AT, Fundus Angiographie | Azpax A€rmax
[W/em?] K] [pm]

109 137 > 40 ja ja - -
110 139 39 ja ja 1,8 46-1078
111 138 > 40 ja ja 1,3 28.-1078
112 129 > 40 ja ja 14 21-1078
113 123 > 40 ja ja 21  12-1073
114 116 22 ja ja 25 13.1073
115 116 21 ja ja 26  23-1073
116 108 21 ja ja 29 27-1073
117 101 17 ja ja 3,3 17-1078
118 94 19 leicht ja 2,7 13-1073
119 86 17 leicht ja 35 17-1073
120 79 16 leicht ja - -

121 78 22 leicht ja 2,1 -

122 138 37 ja ja 1,1 11.10°8
123 138 32 ja ja 04 22-1073
124 138 24 ja ja 1,0 6,7-1078
125 74 17 leicht ja 1,8 4,5-1078
126 71 17 leicht ja 1,9 6,7-10°8
127 67 16 leicht leicht 16 54-1078
128 63 15 nein leicht 22 1,9-1073
129 59 13 nein nein 1,5 1,8-1072
130 55 14 nein nein 1,6 2,7-1078
131 52 13 nein nein 2,0 51-1073
132 47 12 nein nein 1,6 14-1078
133 43 10 nein nein 1,5 4,9-10°8
134 40 7 nein nein 1,1 3,7-1073
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