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Zusammenfassung

Durch Fokussierung ultrakurzer Laserpulse mit Pulsdauern im Bereich weniger hundert
Femtosekunden ist es moglich, Materialien mit pm-Prézision zu bearbeiten. Die am Ort
des Laserfokus erreichbaren hohen Spitzenintensititen von I > 10° C% fithren zur nicht-
linearen Absorption der Laserstrahlung und erméglichen zusétzlich ein Schneiden im
Innern transparenter Medien. Bedingt durch die sehr kurze und effiziente Energiedepo-
nierung sind die begleitenden thermischen und mechanischen Nebeneffekte duflerst gering.
Vor allem im Bereich der Mikromaterialbearbeitung mittels ultrakurzer Pulse etabliert
sich der fs-Laser zunehmend, Anwendungen im Bereich der Medizin sind bislang selten
beziehungsweise noch nicht erschlossen.

Insbesondere in der refraktiven Augenchirurgie, in deren Verlauf die transparente Horn-
haut des Auges bearbeitet wird, fiihrt ein Arbeiten im Innern des Gewebes zu erheblich
verringerten Wundheilungsreaktionen bzw. Komplikationen. Im Gegensatz zur konven-
tionellen Excimer-Ablation erlauben verdnderte Wechselwirkungs- und Absorptionsme-
chanismen der fs-Disruption den Verzicht auf mechanisch gefithrte Messer und tragen zu
einer sichereren und schiadigungsdrmeren Behandlung bei.

Ziel der vorliegenden Arbeit war es, das Anwendungspotenzial des fs-Lasers in der Augen-
chirurgie zu eruieren und durch ein umfassenderes Verstandnis der Wechselwirkungsme-
chanismen von Laserstrahlung und Gewebe die Grundlagen fiir weitere Anwendungsfelder
zu legen.

Um eine moglichst prézise und schidigungsarme Bearbeitung von Gewebe zu erreichen,
wurden Grundlagenexperimente fiir ein Studium der Wechselwirkungsmechanismen der
fs-Disruption durchgefiihrt. Die nichtlinearen Effekte, die durch die extrem kurzen Puls-
dauern induziert werden, bildeten einen Schwerpunkt in diesen Untersuchungen. Phéno-
mene wie Erzeugung hoherer Harmonischer, Selbstfokussierung und Photodissoziation
lielen sich erstmalig in kornealem Gewebe beobachten und wurden beziiglich ihres Ein-
flusses auf das bearbeitete Gewebe untersucht.

Die auftretenden Nebenwirkungen stellten sich als duflerst gering dar. Die thermische
Schiadigungszone liefl sich mit Hilfe transmissions-elektronischen mikroskopischer Ana-
lyse auf Werte um 200 nm abschétzen. Mechanische Nebeneffekte wie Druckwellen und
Kavitation sind im Gegensatz zur herkémmlichen Laserbehandlung nahezu unterdriickt,
da aufgrund der in dieser Arbeit gefundenen Laserparameter und Scan-Algorithmen die
eingebrachte Pulsenergie auf Werte um 800 nJ pro Laserpuls reduziert werden konnte.

Durch Entwicklung geeigneter Strahlfithrungssysteme wurde die Anwendung der ultra-
kurzen Pulse im Bereich der refraktiven Chirurgie zunéchst am toten Schweineauge umge-
setzt und schliellich am lebenden Tier realisiert. Die durchgefiihrten Operationen beinhal-
teten die gezielte Brechkraftdnderung des Auges durch Entnahme von Hornhautgewebe,
welches mittels des fs-Lasers zuvor herausprapariert wurde. Die anschliefend beobach-
tete Wundheilung verlief unauffillig und bestéitigte die sehr geringen Nebeneffekte der
fs-Laserapplikation.

Zusammenfassend hat sich der Einsatz von fs-Pulsen als sehr schonende und &uflerst
préizise Form der Gewebebearbeitung gezeigt. Im Rahmen dieser Arbeit konnten samtliche
physikalische Grundlagen zu einem erfolgreichen klinischen Einsatz des fs-Lasers in der
refraktiven Chirurgie gelegt werden.
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Abstract

By focusing ultrashort laser pulses with pulse durations of several hundred femtoseconds,
processing of materials within pm-resolution is possible. The high field intensities of
I > 10° % in the focus-region lead to nonlinear absorption of the laser radiation,
thus, working even inside the bulk of transparent materials is feasible. Collateral damage
caused by thermal and mechanical effects is reduced dramatically, due to the very fast
and efficient energy deposition. In the fields of micro-machining the fs-laser is becoming
an established and accepted tool, whereas applications in the medical field are rare or

not explored, yet.

For refractive surgery, in which the anterior part of the human eye, the transparent cornea,
is processed, working inside the bulk of the tissue can reduce woundhealing reactions and
complications. In contrast to the conventional excimer-ablation, different interaction and
absorption mechanisms at fs-disruption do not require the use of the mechanical guided
knifes and, therefore, result in a softer and more secure treatment.

Thus, the goal of this work was to evaluate the potential of fs-lasers in refractive surgery.
Furthermore, a better and comprehensive understanding of the underlying aspects of
the interaction of fs-pulses with biological tissue is aspired leading the way to future
applications.

In order to achieve a precise and minimal-invasive treatment of tissue, basic experiments
with model substances were conducted and and the fundamental processes were studied.
The nonlinear side-effects caused by the ultrashort pulses, form another focal point in
these investigations. For the first time, phenomena like generation of higher harmonics,
self-focusing and photodissociation were observed in corneal tissue and analysed in terms
of their impact on the treated tissue.

The accompanying side-effects were found to be very small. The extent of collateral
thermal damage was determined to be in the range of 200 nm by transmission-electron
microscopy. In contrast to the conventional laser-treatment, mechanical effects like shock-
waves or cavitation, are negligible small. By the optimisation of the laser parameter and
scanning-algorithms laser energies as low as 800 nJ were used.

Following the development of an appropiate beam-delivery system, the application of
ultrashort laser pulses in refractive surgery was first studied in dead pig eyes and subse-
quently conducted in living animals. The performed surgical procedures included a change
in refractive power of the treated eye, by extracting lens-shaped slice of tissue dissected
by the fs-laser. Afterwards, mild woundhealing reactions were observed, confirming the
very small side-effects of fs-disruption.

In conclusion, the application of fs-laser pulses prooves to be a very precise and minimal-
invasive tool for tissue processing. All basic physical demands for a succesfull clinical use
of the fs-laser in refractive surgery were given within the presented work.

Key words: ultrashort laser pulses, photodisruption, fs-LASIK
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1. Einleitung

1.1. Optischer Durchbruch mit kurzen Pulsen

Bereits kurze Zeit nach der ersten Realisierung des Lasers durch Maiman im Jahre 1960
[Mai 60] konnten im folgenden Jahr die ersten Riesenpulse mit ns-Pulsdauern erzeugt
werden. Im Gegensatz zu dem ersten Rubin-Laser (Cr®T:Al;O3) von Maiman mit etwa
1 W Ausgangsleistung konnten diese auf Basis der aktiven Giiteschaltung realisierten La-
ser eine Spitzenausgangsleistung von 10! W liefern [Hel 61] [Col 61]. In den fortlaufenden
Jahren wurde eine Vielzahl verschiedenster Lasermaterialien und Anregungsprozesse fiir
einen effizienten Laserbetrieb entdeckt und weiterentwickelt. Neben der kontinuierlichen
Steigerung der Ausgangsleistungen konnten auch immer kiirzere Pulsdauern realisiert

werden.

Um in den Sub-Nanosekundenbereich vordringen zu kénnen, bedarf es zusétzlicher Tech-
niken, da mittels Giiteschaltung lediglich Pulse im ns-Bereich moglich sind. Fiir eine
effektive Verkiirzung der Pulse im Zeitraum miissen mehrere longitudinale Moden im Re-
sonato eine feste Phasenbeziehung besitzen, man spricht von einer Kopplung der Moden.
Die transversalen und longitudinalen Moden interferieren zu einem Zeitpunkt konstruk-

tiv. Es verbleibt ein einziger, im Laserresonator umlaufender, kurzer Puls.

Dieses Prinzip der Modenkopplung wurde erstmals durch Mocker und Collins im Jahre
1965 mithilfe von séttigbaren Absorbern realisiert [Moc 65]. Mittlerweile lassen sich iiber
das Prinzip der passiven Modenkopplung mittels auf Titan-Saphir basierenden Systemen

Pulsdauern bis unter 4 fs (4 x 107'5s) erreichen. Von der ersten Realisierung der Moden-
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kopplung in den Sechziger Jahren bedurfte es wiederum 20 Jahre bis im Jahre 1985 durch
die Chirped-Pulse-Verstiarkung [Str 85] ein aus der Radartechnik stammendes Verfahren
[Bro 85| zur Verfiigung stand, mit dessen Hilfe Pulsenergien beziehungsweise Pulsleistun-
gen realisierbar waren, die eine Materialbearbeitung mittels ultrakurzer Pulse (7 < 1 ps)

ermoglichten.

Aufgrund der sehr kurzen Pulsdauern, den somit erreichbaren hohen Intensitdten und
zusétzlich der extrem guten Fokussierbarkeit der Laserstrahlung, ist es somit moglich,
dass die Feldstérken am Ort des Fokus die des atomaren Feldes iibersteigen und die Atome
nahezu instantan ionisiert werden, um ein Plasma zu erzeugen. Diese Plasmabildung wird
auch als optischer Durchbruch bezeichnet und erlaubt iiber explosionsartige Verdampfung

eine Materialabtrag.

Im Rahmen dieser Materialbearbeitung wird die Laserstrahlung auf oder auch in das zu
bearbeitende Material fokussiert. Die Intensitdten am Ort des Fokus werden dabei bis in
den Gigawattbereich erhoht. Es bildet sich ein rasch expandierendes Elektronenplasma
mit Expansionsgeschwindigkeiten um etwa 5 x 10® 2. Im Falle langer Pulse (7 > 10 ps)
absorbiert dieses Plasma teilweise die Laserstrahlung [Nol 99a]. Auch kommt es bereits
wéhrend der andauernden Einstrahlung des Pulses zu einem signifikanten Energieiiber-
trag von den Elektronen an die schwereren Atomriimpfe. Bedingt durch diese Plasmaab-
schirmung kann nicht die gesamte Pulsenergie zur Bearbeitung des Materials genutzt
werden (engl. plasma-shielding), sondern sie induziert Effekte wie thermische Rand- oder
Aufschmelzzonen. Im Gegensatz dazu kann bei Applikation ultrakurzer Pulse die Ausdeh-
nung des Plasmas wiahrend des Laserpulses vernachléssigt werden. Ein Energieiibertrag
auf das sich bildende Plasma sowie Warmeleitung aus dem bearbeiteten Fokusvolumen
wird nahezu unterdriickt. Innerhalb einiger Pikosekunden nach der Ausbildung des Plas-
mas wird die Energie an die Atome abgegeben. Die ablaufende Energiedeponierung fiihrt
zu einem explosiven, aber aufgrund der kurzen Wechselwirkungszeiten extrem schonenden

Abtrag.

Die induzierte Absorption im Medium basiert beim sogenannten plasma-induzierten Ab-
trag nicht auf dem linearen Absorptionskoeffizienten, sondern griindet sich auf Effek-
ten wie Multiphotonenabsorption und Absorption von inverser Bremsstrahlung durch

freie Elektronen. Bedingt durch den nichtlinearen Charakter der Absorption ist es da-
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her zusatzlich moglich, im Innern von transparenten Materialien zu arbeiten, wie zum

Beispiel Glas oder der Hornhaut des menschlichen Auges.

Aufgrund dieser Moglichkeit eines schonenden und exakten Abtrages innerhalb von trans-
parenten Medien soll im Rahmen dieser Arbeit das Potenzial der ultrakurzen Laserpulse
in der refraktiven Chirurgie und in der Bearbeitung der menschlichen Hornhaut in der

Augenheilkunde eruiert werden.

1.2. Laser in der Augenheilkunde

Bereits vor der Realisierung des Lasers wurde durch Meyer-Schwickerath die Grundlage
fiir dessen erste Anwendung im Rahmen der Augenchirurgie gelegt [Mey 49]. Mithilfe
eines Hohlspiegels fokussierte Meyer-Schwickerath die Strahlen der Sonne auf den Au-
genhintergrund seiner an Diabetis oder altersbedingten Makuladegeneration erkrankten

Patienten mit drohender Netzhautablosung. Durch gezielte Verédung dieser Blutgefafie

Abbildung 1.1.: Fluoreszens-Photographie der Netzhaut eines an Rhetinopathie erkrank-
ten Patienten nach der Laserbehandlung. Erkennbar als dunkle Flecken mit hellen Rand
sind die Orte der Argon-Laser-Applikation [Noy 92].

kann ein Fortschreiten dieser Krankheit verhindert werden (dargestellt in Abbildung 1.1).
Uber 80 % der Sehfihigkeit des Patienten und insbesondere der Bereich der zentralen
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Sehschérfe, der gelbe Fleck, bleiben dabei erhalten. Um von eventuellen Wetterschwan-
kungen unabhéngig zu sein, nutzte Meyer-Schickerath im weiteren Verlauf andere inten-

sive Lichtquellen, wie ausgediente Kinoprojektoren basierend auf Xenon-Bogenlampen.

Aufgrund seiner besseren Fokussierbarkeit und der moglichen hoheren Ausgangsleistun-
gen war die Verwendung des Lasers eine logische Schlussfolgerung. So fand bereits weni-
ge Jahre nach Realisierung des ersten Rubin-Lasers dessen Einsatz am Patienten durch
Campbell und Zweng statt [Cam 63] [Zwe 64]. Mit der Neuentwicklung verschiedener
Lasersysteme mit einem breitem Spektrum an verschiedenen Wellenlédngen war es bald
moglich, die passenden Laser fiir die geeignete Anwendung abzustimmen. Vor allem die
Moglichkeit, im Innern des Auges ohne dessen vorherige Eréffnung zu arbeiten, ist neben

dem aseptischen Arbeiten einer der groflen Vorteile der Laserapplikation.

Der erste Einsatz kurzer Pulse im Bereich
der Augenheilkunde erfolgte durch Aron-
Rosa zur sog. Nachstarrbehandlung
[Aro 80] [Fra 81] [Kra 73]. Aron-Rosa setz-
te in diesem Rahmen einen giitegeschal-
teten Neodym-YAG-Laser ein. Patienten,
die an einem Nachstarr leiden, haben sich
zuvor einer sogenannten Kataraktopera-
tion oder Behandlung des Grauen Stars
unterzogen: Die opake oder stark einge-
triibte Augenlinse wird mittels einer hohl-
formigen Ultraschallnadel zertriimmert
und abgesaugt. Der Linsensack, der die ei-

gentliche Linse in Position hélt, bleibt da-

bei erhalten, um anschlieend die Kunst-

) linse in den noch intakten Linsensack ein-
Abbildung 1.2.: Behandlung des Nachstarrs

durch Nd:YAG-Laser-Disruption, priopera- zufithren. In einigen Fiéllen kann es durch

tiv (a) und postoperativ (b) [Noy 92] nicht vollstdndige Entfernung von kérper-
eigenen Epithelzellen der Linse zu einer

Eintriibung am hinteren Linsensack kommen (Abbildung 1.2.a). Durch Fokussierung der
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Laserpulse aus einem Nd:YAG-Laser-System, welches Laserpulse bei 1064 nm mit Puls-
dauern im ns-Bereich emittiert, wird auf dem eingetriibten hinteren Linsensack ein opti-
scher Durchbruch geziindet. Durch die hohen Drucktransienten und ausgepriagten Kavi-
tationseffekte folgt das Zerreiflen des eingetriibten Linsensacks. Der Patient erhélt nahezu

augenblicklich die volle Sehfdahigkeit zuriick (siehe Abbildung 1.2.b).

Die Verwendung der Photodisruption im Bereich der Nachstarrbehandlung veranschau-
licht verschiedene Nebeneffekte, die innerhalb der disruptiven Gewebetrennung auftreten.
Einerseits ist es moglich, im Innern von fiir die Laserstrahlung transparenten Materia-
lien zu schneiden, ohne dariiber liegende Schichten, wie etwa die Augenhornhaut oder
den vorderen Linsensack zu beschidigen. Andererseits zeigen sich bei Anwendung von
ns-Pulsen erhebliche mechanische Nebeneffekte, die zum einen die Trennung des Gewe-
bes bewirken, zum anderen jedoch empfindliche Bereiche des Auges oder die implantierte

Kunstlinse beschédigen konnen.

Im Gegensatz dazu sind diese Nebeneffekte im Rahmen der Anwendung von ultrakurzen
Pulsen zur Durchbrucherzeugung drastisch vermindert. Bedingt durch die sehr kurzen
Pulsdauern wird die zum Durchbruch benétigte Schwellintensitdt mit erheblich geringe-
rer Pulsenergie erreicht. Die im biologischen Gewebe einhergehenden Nebeneffekte, wie
Schockwellen-Erzeugung und Kavitationsblasendynamik, skalieren mit der verwendeten
Pulsenergie und nicht mit der Leistung des applizierten Pulses. Somit reduzieren sich zum
Beispiel die im Rahmen der Disruption auftretenden maximalen Druckamplituden von
200 kbar bei Anwendung eines 9 ns Excimerlaserpulses auf etwa 100 bar bei Anwendung

eines 30 ps Pulses, bis hin zu Werten von einigen bar bei Anwendung eines 160 fs Puls.

Motiviert durch diese erheblich verminderten Begleiteffekte befassen sich verschiedene
Forschergruppen seit Anfang der 90er Jahre mit der ps- und fs-Disruption. Erste Anwen-
dungsfelder liegen im Bereich der Neurochirurgie [Loe 94], der Zahnheilkunde [Nie 94]
und der refraktiven Hornhautchirurgie [Ste 89] [Nie 91].

Der klinische Einsatz von Lasern in der refraktiven Chirurgie beschrinkt sich bislang auf
den Argon-Fluorid-Excimer-Laser im Rahmen der sogenannten Photorefraktiven Kera-
tektomie (PRK) beziehungsweise seit kiirzerem der Laser in situ Keratomileusis (LASIK).
Diese Behandlungen zielen auf eine definierte Anderung der Brechkraft des behandelten

Auges durch Verdampfung von Hornhautgewebe mittels ultraviolettem Licht (bei 193 nm
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Wellenlénge) ab, um Fehlsichtigkeiten dauerhaft zu korrigieren. Durch die Grenzfliche
zur Luft stellt die Hornhaut des Auges, die sogenannte Kornea, mit etwa 40 Dioptrien
[Kam 95] das am stirksten brechende Element des abbildenden Apparats des Auges dar.
Durch zentralen Abtrag von wenigen zehn Mikrometern Hornhautgewebe kann bereits

eine Brechkraftdnderung von mehreren Dioptrien herbeigefiihrt werden.

Wie in Abbildung 1.3 dargestellt, fiihrt die zentrale Abflachung zu einer verminderten
Kriimmung der Hornhautoberfliche. Dadurch wird die Fokusebene, die bei einem kurz-
sichtigen (myopen) Auge vor der Netzhaut liegt, nach hinten verschoben und fithrt somit
zu einem scharfen Bild auf der Netzhaut. Bei einem weitsichtigen (hyperopen) Auge
liegt diese Ebene hinter der Hornhaut. Um eine Verlagerung des Punktes des scharfen
Sehens auf die Netzhaut zu erreichen, muss eine Aufsteilung der zentralen Zone des Au-
ges erfolgen. Dies geschieht durch einen ringférmigen Abtrag um die optische Achse des

behandelten Auges.

il

Bildebene
praoperativ

Im Rahmen der PRK-Behandlung erfolgt der
Abtrag von Gewebe direkt von der Oberfliche

strahl

lem Stroma auch die oberste Schicht der Horn-

abzutragendg

|Laser der Hornhaut. Dabei wird neben dem kornea-
Gewebe %

haut, die etwa 30-50 pm dicke Epithelschicht,

entfernt. Nach der Behandlung wéchst diese in-
nerhalb von 3-7 Tagen nach und gléttet eventu-

elle Rauhigkeiten der verbleibenden Fléche. Die

relativ grofe Wunde mit bis zu 9 mm Durch-

messer fithrt zu einer starken Wundheilungsre-

aktion und einer Anschwellung der Hornhaut.

Ej)'gg)%i”rgﬁv Bedingt durch diese Schwellung stellt sich der

endgiiltige refraktive Effekt der Behandlung bis

Abbildung 1.3.: Prinzip der Photo- “1 drei Monaten nach der eigentlichen Behand-
refraktiven Keratektomie (PRK) zur lung ein. Eine Korrektur von sehr hohen Fehl-
Behandlung von Fehlsichtigheiten. sichtigkeiten verlangt das Verdampfen von ei-

nem grofen Volumen an Hornhautgewebe. Dies

fiihrt zu einer starken Wundheilungsreaktion des nachwachsenden Epithels aufgrund
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der tiefen Wunde und limitiert so die Behandlungsméglichkeiten im Rahmen der PRK-
Methode auf etwa 6 Dioptrien.

Die LASIK-Behandlung baut auf der PRK auf und wurde zuerst von Pallikaris realisiert
[Pal 90], basierend auf ersten Untersuchungen von Barraquer [Bar 80]. Mithilfe einer me-
chanisch gefiihrten Klinge, die auf das Auge aufgesetzt wird, prapariert der Chirurg einen
kornealen Lappen mit etwa 10-12 mm Durchmesser und einer Dicke von 120-160 pm.
Dieser Lappen wird dabei nicht vollstandig abgetrennt. An einer Seite verbleibt eine Art

Aufhédngung, an der anschlieSend dieser Lappen aufgeklappt wird.

Die Excimer-Laser-Behandlung kann

direkt im Innern der aufgeklappten
Hornhaut erfolgen. Nach diesem intra-
stromalen Abtrag des Gewebes wird
der Lappen wieder geschlossen. ——

Zur Befestigung ist keine Naht von-
II <\ [ —>

noten, da der Gewebelappen aufgrund

von Adhésion formlich an das iibri-
ge Stroma gesaugt wird. Der entschei-
dende Vorteil dieser Behandlung ist
die relativ kleine Wunde, die auf dem
Auge durch die Praparation des kor- y»

nealen Lappens entsteht. Im Innern

des Stromas selbst findet, verglichen

mit der empfindlichen Epithelschicht,
Abbildung 1.4.: Prinzip der fs-Laser in situ Ke-

ratomileusis (fs-LASIK) zur Behandlung von
statt. Der angestrebte refraktive FEf- Fehlsichtigkeiten.

wenig an Wundheilungsreaktionen

fekt stellt sich bereits wenige Stunden

nach der Behandlung ein, eine Schwellung der Hornhaut unterbleibt. Ein weiterer Vorteil
der Behandlung ist die Moglichkeit, auch sehr hohe Fehlsichtigkeiten von bis zu 10-15 Di-
optrien korrigieren zu konnen, abhéngig vom Durchmesser des behandelten Gewebes

[Sei 00].

Doch bringt diese neue Technik auch Nachteile mit sich. Das mechanische Schneiden des
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kornealen Lappens kann zu Komplikationen fithren, wie etwa einer Beschadigung wihrend
des Schneidevorgangs bis hin zu der vollstdndigen Zerstorung. Es werden Komplikations-

raten Bereich von 4-7 % berichtet [Kno 99], [Pet 99].

Eine Weiterentwicklung dieser Methode, in der auf das Mikrokeratom verzichtet wer-
den kann, stellt die LASIK mittels Femtosekundenpulsen, oder kurz fs-LASIK, dar. Die
Gruppe um Tibor Juhasz und Ron Kurtz stellte sie erstmals im Jahre 1997 vor [Liu 97]
[Kur 98]. Auch dieses Verfahren basiert auf einer intrastromalen Gewebeentnahme, wie in
Abbildung 1.4 veranschaulicht. In einem ersten Schritt werden die ultrakurzen Laserpulse
entsprechend stark fokussiert, um am Ort des Fokus einen Durchbruch zu erzielen. Im Ge-
gensatz zur Excimer-LASIK liegt die Laserwellenldnge im Nah-Infraroten, zum Beispiel
bei 780 nm. Die Hornhaut ist mit einem Absorptionskoeffizienten von v = 2 x 1072 ecm ™!
weitgehend transparent fiir diese Wellenldngen. Durch Aneinandersetzen einzelner opti-
scher Durchbriiche kann ein weniger Mikrometer breiter Schnitt im Innern der Hornhaut
erfolgen. Typischerweise wird der Fokus der Laserstrahlung in einer Spirale durch die
Hornhaut gefiihrt und erzeugt so einen kreisférmigen Schnitt. In einer zweiten Spirale
wird nun ein Gewebestiick, das Lentikel, prapariert. Damit dieses Gewebe entnommen
werden kann, wird dieser Schnitt bis an die Oberfliche der Hornhaut gefiihrt. Anschlie-
Bend kann die Hornhaut geoffnet und das préaparierte Gewebestiick entnommen werden.
Analog zur Excimer-LASIK wird nun die Hornhaut wieder geschlossen und die Oberfldche

des Lappens passt sich der neu geschaffenen Oberfliche der verbleibenden Hornhaut an

und fithrt so zu dem gewiinschten refraktiven Effekt.

Trotz der offensichtlichen Vorteile der fs-LASIK mangelt es bislang an umfassenden Un-
tersuchungen zum Einsatz ultrakurzer Pulse in der Augenchirugie und im Besonderen zu
deren moglichen Nebeneffekten. Vor allem bedingt durch den stark wachsenden Markt der
refraktiven Chirurgie ist ein Einsatz der ultrakurzen Laserpulse in diesem Feld von hochs-
tem Interesse. Im Rahmen dieser Arbeit sollen daher die Grundlagen fiir einen solchen
Einsatz gelegt und das Anwendungspotenzial der fs-Technologie in der Augenchirurgie

evaluiert werden.

Im Folgenden wird zunéchst in Kapitel 2 nidher auf die verschiedenen Wechselwirkungs-
mechanismen von Laserstrahlung mit biologischem Gewebe eingegangen. Im Besonderen

wird die in der refraktiven Chirurgie zur Zeit dominierende Laserablation vorgestellt
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und der Unterschied zum Mechanismus der Photodisruption herausgearbeitet. Neben
der Veranschaulichung des Begriffes Photodisruption wird der entscheidende Einfluss der

Pulsdauer naher erlautert.

In Kapitel 3 wird der zur Gewebetrennung fiihrende optische Durchbruch und dessen
Entstehungsmechanismen behandelt. Vor allem die nichtlinearen Absorptionsmechanis-
men und die zeitliche Entwicklung der entstehenden freien Elektronen werden diskutiert.
Neben der Absorption der ultrakurzen Pulse spielen auch weitere Effekte bei Propagati-
on durch Medien eine entscheidende Rolle. Im zweiten Teil von Kapitel 3 wird daher der
nichtlineare Brechungsindex und entstehende Konsequenzen wie Selbstphasenmodulati-

on, Selbstfokussierung und Kontinuumserzeugung vorgestellt.

In Kapitel 4 werden die in dieser Arbeit verwendeten Lasersysteme, deren Aufbau und
zugrunde liegenden Mechanismen zur Kurzpulserzeugung und dessen Verstirkung vorge-
stellt. Des Weiteren wird das verwendete Lasersystem hinsichtlich Pulsdauer und Spek-

trum durch Autokorrelationsmessungen und spektrale Analysen charakterisiert.

Im Rahmen einer ersten Anwendung von ultrakurzen Pulsen in wésserigen Medien be-
schiftigt sich Kapitel 5 mit grundlegenden Studien an Wasser und Gelatine-Gelen. Neben
der Eruierung geeigneter Fokusgeometrien und Parameter, wie Laserpulsenergie und Puls-
dauer, werden Nebeneffekte wie Kavitationsblasendynamik und entstehende Druckwellen
naher untersucht. Zusétzlich werden gaschromatographische Messmethoden zur Analyse

entstehender gasformiger Substanzen vorgestellt und genutzt.

Im Hinblick auf einen Einsatz von fs-Pulsen in der refraktiven Chirurgie wird in Kapi-
tel 6 zuerst die Applikationseinheit, bestehend aus Scanner und Fokussieroptik, erlautert
und hinsichtlich eines Einflusses auf ultrakurze Pulse ndher charakterisiert. In enukleier-
ten Schweineaugen werden erste chirurgische Eingriffe vorgenommen und beziiglich ihrer
Schnittqualitdt und Prézision iiber histo-pathologische Analysen optimiert. Neben den
bereits in Kapitel 5 angesprochenen Nebeneffekten, wie Druckwellen und Photodissozia-
tion, werden auch weitere nichtlineare Effekte wie Erzeugung hcherer Harmonischer und

Selbstfokussierung néher diskutiert.

Kapitel 7 stellt mit einem FEinsatz der ultrakurzen Laserpulse am lebenden Tier den

Abschluss der vorliegenden experimentellen Arbeit dar. Es wird das erfolgreiche Préipa-
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rieren von intrastromalen Lentikeln und kornealen Lappen vorgestellt, bis zu 28 Tage
postoperativ beobachtet und histo-pathologisch hinsichtlich entstehender Wundheilungs-

reaktionen untersucht.
Es folgt in Kapitel 8 eine Wertung der Arbeit mit anschlieBendem Ausblick.

Im Anhang findet sich neben einer nidheren Beschreibung der Anatomie von Hornhaut
und Auge eine kurze Beschreibung der verwendeten histologischen Techniken sowie eine

Designstudie eines moglichen klinischen Lasersystems.



2. Wechselwirkung von Laserstrahlung

mit biologischem Gewebe

2.1. Uberblick

Die Art der Laser-Gewebe-Wechselwirkung teilt sich je nach Intensitét und Einstrahlungs-
dauer der Laserstrahlung in fiinf verschiedene Prozesse auf (siche Abbildung 2.1). In den
Bereichen niedriger Laserintensititen und langer Einstrahlungsdauer bis hin zu 10* Se-
kunden wird das Wechselwirkungsbild von der sogenannten Photochemie geprigt. Die
Lichtintensitédten liegen dabei typischerweise im Bereich von etwa 1 Cn% Durch Applika-
tion von Laserlicht werden photochemische Prozesse wie Reaktionen mit Makromolekiilen
oder Gewebe induziert. Im Bereich der Photodynamischen Therapie (PDT) werden bei-
spielsweise toxische Reaktionen von Farbstoffmolekiilen zur Tumorbekdmpfung genutzt.
Dabei werden Farbstoffe, sogenannte Photosensitizer, in den Korper des behandelten Pa-
tienten injiziert. Diese lagern sich vornehmlich in den Tumorzellen an beziehungsweise
besitzen eine grofiere Verweilzeit in diesen Zellen. Durch Bestrahlung mit Licht geeigneter
Wellenldnge werden in den Farbstoffmolekiilen chemische Reaktionen induziert, die zur
Freisetzung oder Bildung von Radikalen oder anderen Zellgiften fithren und somit das
umliegende Gewebe zerstoren. Der Ort der Behandlung wird dabei hauptséchlich durch
die selektive, lokale Absorption der Farbstoffe und durch die Lichtverteilung im Gewebe
festgelegt.

Die ersten Anwendungen von Photosensitizern in der Tumortherapie wurden bereits 1903

von Tappeiner und Jesionek berichtet [Tap 03]. Mittels endoskopischer Lichtfithrung ist

11
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Abbildung 2.1.: Bereiche der Laser-Gewebe-Wechselwirkung fiir verschiedene Einwirkzei-
ten und Laserintensitédten [Lub 94] [Bou 86].

seit den 70er Jahren auch eine Behandlung von schwer zugéinglichen beziehungsweise
nicht operablen Tumoren mdoglich [Kel 76]. Ein weiteres einfaches Beispiel eines photo-
chemischen Prozesses ist die Photosynthese zur Umsetzung der Sonnenenergie in lebenden

Organismen.

Ein noch nicht vollstdndig geklérter beziehungsweise kontrovers diskutierter Bereich der
Photochemie ist die sogenannte Biostimulation, deren Ziel die Anregung oder Steigerung
bestimmter intrazelluldrer Stoffwechselprozesse durch Lichteinstrahlung sehr geringer In-
tensitédt im Bereich von 1-5 mW ist. Die Wellenlédnge des eingestrahlten Lichts liegt dabei
meist im Nahinfrarot-Bereich aufgrund der damit verbundenen hohen Eindringtiefe in
biologisches Gewebe und der geringen Streuung. Erfolgreich durchgefiihrte Studien rei-
chen dabei von Gebieten wie Steigerung des Haarwachstums [Mes 68] {iber beschleunigte
Wundheilung [Bru 84] [Mes 71] bis hin zur Schmerztherapie [Car 90]. Dem gegeniiber ste-
hen jedoch nahezu identische Studien mit negativen Befunden [Hun 84] [Stru 88] [Lun 87].

Beginnend bei Lichtintensitéiten von 1 Cmﬂg bis hin zu 10° CmﬂQ und Bestrahlungsdauern
von Millisekunden bis zu einigen Sekunden spricht man von dem thermischen Wirkungs-
bereich der Laserstrahlung. Die thermische Wirkung des Lasers duflert sich dabei durch
Koagulation beziehungsweise bei hoheren Intensitdten durch Vaporisation des bestrahl-

ten Gewebes. Die absorbierte Laserstrahlung wird dabei grofitenteils in Erwarmung und
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unter Umstanden zur Verdampfung des Gewebes umgesetzt. Je nach gewéhlter Laserwel-
lenldnge,Gewebetyp und damit verbundener Eindringtiefe kann die thermisch geschédigte
Gewebezone um den Ort der Laserbehandlung erzielt werden. Innerhalb bestimmter chir-
urgischer Einsétze des Lasers, beispielsweise in der Orthopédie, ist ein blutloses Schneiden
von Vorteil, in dessen Verlauf durch die thermisch bedingte Koagulationszone des Lasers
die durchtrennten Blutgefiafie sofort wieder verschweifit werden. Die préziseste und mit
minimaler Schidigung verbundene Laserbearbeitung von Gewebe lésst sich jedoch mit
gepulsten Lasern erreichen, die im Bereich der Photoablation oder Photodisruption ar-
beiten. Aufgrund der Relevanz zu dem in dieser Arbeit erfolgten Untersuchungen werden
diese beiden Bereiche der Laser-Gewebe-Wechselwirkung in den folgenden Abschnitten

separat erlautert.

2.2. Photoablation

Die Photoablation wurde erstmals im Jahre 1982 von Srinivasan und Mayne-Banton
beschrieben. Die Schwellwerte zum Erreichen der Ablation liegen bei 107 — 108 % ver-
bunden mit Laserpulsdauern im ns-Bereich. Wahrend Srinivasan unter der von ihm ver-
wendeten Bezeichnung der photoablativen Dekomposition den Abtrag von Gewebe oder
Polymeren mittels gepulster UV-Laserstrahlung verstand, wurde relativ schnell erkannt,
dass ein der UV-Ablation gleichwertiger Abtrag auch durch Applikation gepulster Nah-
Infrarot-Laserstrahlung erzielt werden kann. Daher etablierte sich allgemein fiir einen
extrem schonenden und prézisen Abtrag der Begriff der Photoablation. Der zugrunde
liegende Mechanismus kann daher durchaus unterschiedlich sein, da zum Beispiel im
Bereich der UV-Photoablation der Abtrag durch direktes Aufbrechen der Molekiilbin-
dungen, i.e. Photolyse, stattfindet. Im Bereich der Nah-Infrarot-Laserablation hingegen
geht man von einer explosionsartigen Verdampfung des im Gewebe befindlichen Wassers
aus. Die Definition des Ablation-Begriffes vollzieht sich daher weniger iiber die Wech-
selwirkungsmechanismen als iiber die Phdnomenologie des erzielten Ergebnisses und die

dafiir benotigten Laserparameter [Lub 94].

Um eine angestrebte Prézision im Mikrometerbereich verbunden mit thermischen Nekro-

sezonen mit Ausdehnungen ebenfalls im Bereich von 1-10 um zu erzielen, ist die Wahl
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der Laserwellenldnge von entscheidender Bedeutung, da diese iiber die spezifische Ein-
dringtiefe des verwendeten Lasers fiir den jeweils bearbeiteten Gewebetyp festgelegt wird

(sieche Abbildung 2.2).
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Abbildung 2.2.: Absorptionskoeffizienten von Wasser fiir verschiedene Wellenlédngen nach

[Hal 73],

Im UV-Bereich eignet sich daher vor allem der Excimer-Laser bei 193 nm (ArF-Excimer)
von Gewebe. Sowohl Wasser, aus dem Gewebe typischerweise zu iiber 70 % besteht
[Duc 70], als auch Proteine und Melanin besitzen im UV-Bereich eine extrem hohe Ab-
sorption mit einer damit verbundenen Eindringtiefe von unter 10 pgm. Der in frithen
Phasen der Photoablation eingesetzte KrF-Excimer-Laser bei 248 nm wurde aufgrund
der Karzogenitét seiner Strahlung als ungeeignet erkannt. Die verminderte Karzogenitét
des ArF-Excimerlasers wird auf die sogenannte Zell-Abschirmung (engl. cell-shielding)
der Zellmatrix zuriickgefiihrt, die bei dieser Wellenldnge bereits so stark absorbiert, dass
die UV-Strahlung den Zellnukleus nicht mehr erreichen und somit keine Mutationen her-
beifithren kann [Gre 87]. Eine vergleichbar hohe Absorption im Gewebe lédsst sich im
Bereich der Nah-Infrarot-Laser um 3 pum erreichen, bedingt durch den extrem hohen Ab-
sorptionskoeffizienten von Wasser in diesem Bereich. Festkorperlaser auf Erbium- oder
Thulium-Basis ermoglichen daher ebenfalls eine Gewebebearbeitung mit einer dem Ex-

cimerlaser vergleichbaren Prézision [Lub 94].

Neben der durch die lineare Absorption bedingten Eindringtiefe der Laserstrahlung kommt

iiber die Laserpulsdauer ein weiterer Parameter zum Tragen, durch den die thermische
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Schédigungszone wihrend der Photoablation beeinflusst werden kann. Um einen Wéarme-
transport in benachbarte Gebiete im Gewebe wihrend der Applikation eines Laserpulses
zu verhindern, sollte die Dauer des Laserpulses kiirzer sein als die thermische Relaxa-
tionszeit im Gewebe [Lub 94]. Bei akzeptablen thermischen Nekrosezonen von 1 —10 ym

ergibt sich in wasserreichen Gewebetypen eine typische Laserpulsdauer von 1 — 100 us.

Neben der rein thermischen Wirkung treten bei der Photoablation weitere Nebeneffekte
in Erscheinung. Bedingt durch die hohen Energiedichten und der nahezu instantanen
Verdampfung des Gewebes treten vornehmlich auch akustische Effekte in Erscheinung wie
die Ausbildung von Schock- und Schallwellen. Durch die explosive Aufheizung und darauf
folgende Expansion des Gewebes kommt es zur Ausbildung einer Schallwelle und unter
bestimmten Umstédnden zur Entstehung einer Schockfront. Durch die hohe D&mpfung
im Gewebe, hervorgerufen durch Viskositdt und Warmeverluste, haben diese Phéanomene

eine Reichweite von etwa einem Millimeter im Gewebe.

Zusétzlich zu den moglichen Schidigungen im subzelluldren Bereich, deren Schwellen mit
Werten von 1 bis 10 MPa relativ hoch liegen, sowie moglichen Schéden an der Kollagen-
matrix mit Schwellen um 3000 MPa, liegt das bei weitem hochste Schiadigungspotenzial
einer akustischen Welle im Passieren von einer Grenzflache zweier Medien im Gewebe mit
unterschiedlicher akustischer Impedanz. Eine solche Grenzflache stellt zum Beispiel die
Endothelschicht im Auge dar, die am Ubergang des Hornhautgewebes zu der vorderen Au-
genkammer liegt, siche Abschnitt A. Maximale Belastungsgrenzen liegen Untersuchungen
zufolge mehr als eine Groflenordnung unter den zuvor angegebenen Werten des zelluldren
Bereichs [Lub 94]. Ein weiterer Nebeneffekt der Laserablation mittels Excimerlaser ist
die auftretende Sekundéarstrahlung, die Wellenldngen von 200 nm bis hinein ins Nah-
Infrarot umfasst [Lub 94]. Die Intensitédten der auftretenden Sekundérstrahlung sind mit
Umwandlungseffizienzen von bis zu einem Promille zwar relativ hoch, lassen aufgrund
des relativ zellkernarmen Hornhautgewebes eine nichtkarzinogene Bearbeitung desselbi-
gen jedoch sicher erscheinen. Zudem konnte bislang in keinen Tierexperimenten bezie-
hungsweise klinischen Anwendungen eine karzinogene Wirkung des ArF-Excimerlasers

nachgewiesen werden.

Verursacht durch die sehr schnelle Aufheizung des Mediums oder des Gewebes kann es

innerhalb der Photoablation in wisserigen Medien zur Ausbildung einer Kavitationsbla-
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se kommen. Durch den Temperaturanstieg am Ort der Laserabsorption dehnt sich das
Gewebe aus und reifit auf. Ein dampfgefiillter Hohlraum, eine Kavitationsblase, entsteht
(sieche Abbildung 2.3). Dieser Hohlraum dehnt sich iiber einen Gleichgewichtsradius hin-
aus aus, erreicht einen maximalen Durchmesser und kollabiert wieder. Dieser Vorgang

kann sich in mehreren Oszillationen wiederholen.

Abbildung 2.3.: Kavitationsblase innerhalb von Wasser, 130 ps nach Applikation eines
3 mJ Erbiumlaserpulses [Lub 94].

Diese Blasen konnen unter Umstédnden Abmessungen im Bereich von einigen Millimetern
erreichen, d.h. also Werte, die weit iiber der angestrebten Prézision der Photoablation
liegen. Dem Phénomen der Kavitation kommt daher besondere Beachtung bei Applika-
tion von Laserpulsen im wiésserigen biologischen Gewebe zu. Insbesondere in der Néhe
von Grenzflachen kann der Effekt der Kavitation durch sogenannte Jetbildung zu einer
erheblicher Schidigung des Gewebes fithren [Vog 96]. Die Kavitation tritt nicht nur im
Bereich der Photoablation in Erscheinung, sondern auch im Rahmen der Photodisruption,
welche im folgenden Abschnitt beschrieben wird. Zusammenfassend stellt die Ablation
bereits ein sehr préazises mit pum-Genauigkeit verbundenes Instrument dar, welches sich
aufgrund des linearen Absorptionsmechanismus und der Kavitationseffekte vor allem fiir
eine oberflichliche Anwendung eignet. Um innerhalb transparenter Medien zu arbeiten,

ist die Photodisruption geeigneter, wie bereits in Kapitel 1 angedeutet.
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2.3. Photodisruption

Der Bereich der Photodisruption grenzt sich von den {ibrigen Bereichen der Laser-Gewebe-
Wechselwirkung durch seinen verdnderten Absorptionsmechanismus sehr klar ab. So las-
sen sich die drei bereits vorgestellten Gebiete der Photochemie, der Koagulation und der
Photoablation auf eine lineare Absorption zuriickfithren. Der Bereich, in dem die Strah-
lung eines Laserpulses wirken kann, ist eindeutig durch die Absorptionseigenschaften des
Mediums festgelegt. Der Mechanismus der Photodisruption hingegen basiert auf nicht-
linearer Absorption. Der lineare Absorptionskoeffizient spielt insbesondere im ps- und
fs-Bereich eine vernachlissighare Rolle. Damit ein Ubergang von linearer zu nichtlinearer
Absorption stattfinden kann, muss die Intensitidtsdichte der Laserstrahlung im Medium
eine gewisse Schwelle iibersteigen. Im Falle von dielektrischen Medien wie zum Beispiel

Wasser liegt diese im Bereich von 101 Y [Bir 77).

cm?

Diese Schwelle lésst sich sowohl mit giitegeschalteten Lasern im ns-Regime als auch mit
modengekoppelten Lasern im ps- und fs-Regime erreichen. In allen Fillen findet ein op-
tischer Durchbruch statt. Es bildet sich am Ort des Laserfokus ein Plasma, die Atome
werden teilweise ionisiert und es entstehen Dichten an freien Elektronen im Bereich von
10'8-10?2 ecm ™ [Noa 98]. Lediglich in der Initialisierung findet sich ein Unterschied: Bei
Einsatz von ns-Pulsen werden zu Beginn der Plasmaziindung durch die lineare Absorption
erste freie Initialelektronen (engl. lucky electrons) erzeugt, die als Startmechanismus fiir
die Plasmaziindung dienen. Mithilfe von modengekoppelten Lasern im ps- und fs-Bereich
ist es im Gegensatz dazu moglich, mit Leistungsdichten von mehr als 10'2 % selbst in
vollig transparenten Medien ein Plasma zu ziinden, da die benétigten freien Elektronen
oder auch Saat-Elektronen durch Multiphotonenionisation erzeugt werden. Das Prinzip

der nichtlinearen Absorption wird im folgenden Kapitel noch einmal ausfiihrlich behan-

delt.

Nach Ausbildung des Plasmas, welches Temperaturen von bis zu 15.000° C erreichen
kann [Bir 77], findet innerhalb einiger Pikosekunden ein Energietransfer von dem aufge-
heizten Elektronengas an die schweren Ionen und Atome statt [Nol 99a]. Dabei ist zu
beriicksichtigen, dass die spezifische Warme der Atome um ein Vielfaches grofier ist als

die des Elektronengases. Die Temperatur des Materials ist von daher bei weitem nicht so
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hoch, wie die des aufgeheizten Plasmas. Im Falle der Anwendung von ns- und ps-Pulsen
findet eine kontinuierliche Aufheizung des Plasmas iiber die gesamte Pulsdauer statt, da
schon wéihrend des andauernden Laserpulses Energie vom Plasma an die Atome abge-
geben wird. Zusétzlich absorbiert das Plasma weitere Laserstrahlung und heizt sich so
weiter auf. Dieser Effekt, dass ein Teil des Laserpulses von dem entstandenen Plasma
absorbiert wird, wird als Plasma-Abschirmung (engl. plasma-shielding) bezeichnet, da
ein Teil der Laserenergie nicht mehr im Material deponiert wird. Bei Applikation von
Pulsdauern unter 10 ps kann dieser Effekt unterdriickt werden, da das Plasma sich noch
nicht voll entwickelt hat [Nol 99a]. Die maximale Temperatur des Plasmas ldsst sich bei
Pulsdauern im ns- und ps-Bereich iiber das Maximum des Spektrums des abgestrahlten
Plasmaleuchtens bestimmen. Geht man von der Charakteristik eines schwarzen Strahlers
zu dieser Berechnung aus, so liegen die Temperaturen typischerweise zwischen 6.000 K
und 10.000 K [Sto 95]. Im Bereich der fs-Pulse konnte bislang experimentell kein Plas-

maleuchten festgestellt werden.

Durch die sehr schnelle Energiedeponierung ist der Ort der Laserwechselwirkung auf
die unmittelbare Umgebung des Laserfokus begrenzt. Bedingt durch diese nahezu in-
stantane Aufheizung kommt es zu einer explosionsartigen Expansion des Materials. Da
die Geschwindigkeit einer sich ausbreitenden Dichteschwankung im Gebiet der hochs-
ten Dichte am grofiten ist, breitet sich das Maximum der Druckstérung am schnellsten
aus und es entwickelt sich eine Stofiwelle mit maximalen Druckamplituden von bis zu
1 GPa [Vog 96]. Bereits nach wenigen zehn Mikrometern wird die sich mit Uberschall-
geschwindigkeit ausbreitende Stoflfront zu einer akustischen Welle gedampft und breitet
sich mit Geschwindigkeiten im Bereich der Schallgeschwindigkeit von etwa 1.500 m/s aus
[Fuj 85]. Bereits einige hundert Mikrometer vom Ort des Durchbruch lésst sich der fiir
eine akustische Welle typische 1/r-Abfall beobachten, die Transiente befindet sich bereits
im Fernfeld beziehungsweise der Fraunhofer-Zone des Schallfeldes [Ray 77] [Sut 84].

Wie im Falle der Photoablation kommt es in wisserigen Medien bei der durch die
Wirmedeponierung bedingten lokalen Autheizung und Gaserzeugung zur Ausbildung ei-
nes dampfgefiillten Hohlraums, einer Kavitationsblase. Im Falle von Festkorpern kann
es zu Rissbildung beziehungsweise zur Bildung von Hohlrdumen mit an den Wéanden

deutlich erhéhter Dichte kommen [Sch 00].
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Parameter ns-Regime | ps-Regime | fs-Regime
Schwellintensitét [x 10" Y] 0,05 0,5..11 5..10
Fluence [-2] 10..100% | 2..10% 3 1.3
Kavitationsblasenradius [pm] 700..2500% | 70..140% < 80
max. Druckamplituden 100..500! 10-100° <4

in 1 mm Abstand vom Fokus [bar]

therm. Schidigungszone < lpm? < 1um® | < 200 nm
Konversion von Laserenergie 22 57 11 0,011-3,07
in Kavitationseffekte [%] (6 ns) (6 ps)

Abbildung 2.4.: Typische Parameter der Photodisruption im Gewebe fiir verschiedene

Laserpulsdauern.

Da die Grofle der ausgebildeten Kavitationsblase mit der eingebrachten Energie skaliert,
erreichen typische Blasen zum Beispiel innerhalb der Anwendung eines 76 ns Pulses bis zu
2,5 mm Durchmesser im Gegensatz zu 44 um bei Applikation eines 100 fs-Pulses (Tabel-
le 2.4). Entscheidend ist einerseits die deutlich geringere Energie, die bei den ultrakurzen
Pulsen zur Durchbrucherzeugung aufgebracht werden muss. Andererseits vermindert sich
aber auch, bedingt durch die effizientere Energiedeponierung aufgrund reduzierter Plas-
maabsorption, die in mechanische Energie konvertierte Laserpulsenergie: Bei Applikation
eines 76 ns Pulses betrigt dieser Prozentsatz noch um 22 % im Gegensatz zu nur etwa
10 % im Bereich einiger Pikosekunden [Noa 98]. Bei Anwendung von fs-Pulsen lésst sich
dieser Bruchteil noch wesentlich reduzieren, wie im Rahmen dieser Arbeit nachgewiesen

werden konnte.

Tabelle 2.4 fasst diese verminderten Nebeneffekte bei reduzierter Pulsdauer zusammen.

Sowohl akustische Phénomene als auch Kavitationseffekte sind mit der Anwendung ultra-
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kurzer Pulse vermindert, was in einer deutlich héheren Prézision der Gewebebearbeitung

resultiert.

Zusammenfassend lasst sich somit der Einfluss der Pulsdauer als mafigeblich bei Anwen-
dung der Photodisruption zur minimal-invasiven Behandlung von biologischem Gewebe
benennen. Zum einen sind die mechanischen Nebeneffekte, wie Druck- und Stofiwellen-
abstrahlung im Ultrakurzpuls-Regime deutlich reduziert und die auftretenden Kavitati-
onsblasen hinsichtlich ihres Durchmessers entscheidend verringert. Zum anderen gestalten
sich die Vorgénge der Energiedeponierung wesentlich effizienter, was sich einerseits in den
geringen thermischen und mechanischen Nebenwirkungen niederschléagt, andererseits eine
deutlich schérfer definierte Schwelle fiir die Durchbrucherzeugung bedeutet. Zu beachten
sind jedoch der stérkere nichtlineare Charakter der Photodisruption bedingt durch die
sehr hohen Spitzenintensititen, auf welche in den folgenden Untersuchungen noch speziell

eingegangen wird.



3. Propagation von ultrakurzen Pulsen

in transparenten Medien

3.1. Uberblick

Durch die hohen Spitzenintensitéiten wird die Propagation und Wechselwirkung der ultra-
kurzen Laserpulse mit Materie durch nichtlineare Prozesse dominiert. Bestimmend sind
vor allem die nichtlineare Absorption und der nichtlineare Brechungsindex. Allein durch
die verdnderten Absorptionsmechanismen wird ein effektives Bearbeiten von insbesondere
transparenten Materialien erst moglich. Zusammen mit der zunehmenden Bedeutung des
nichtlinearen Brechungsindexes bei hoheren Intensitdaten geht eine Reihe von Begleiteffek-
ten wie Selbstphasenmodulation, Selbstfokussierung und Kontinuumserzeugung mit der
Applikation von ultrakurzen Laserpulsen einher. Die folgenden Abschnitte befassen sich
daher zuerst eingehender mit den verschiedenen Absorptionsmechanismen und der Erzeu-
gung von freien Elektronen beziehungsweise der Entstehung und zeitlichen Entwicklung
von Elektronenplasmen. Darauf folgend wird der nichtlineare Teil des Brechungsinde-
xes nédher beschrieben und erldutert. AnschlieBend werden daraus resultierende Effek-
te wie Selbstfokussierung, Selbstphasenmodulation, Gruppengeschwindigkeitsdispersion

und Kontinuumserzeugung eingehender betrachtet.

21
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3.2. Nichtlineare Absorption und Optischer Durchbruch

Um innerhalb von fiir die Laserstrahlung transparenten Medien eine zur Bearbeitung
ausreichende Energiedeponierung zu erreichen, muss die Intensitdt des Laserpulses eine
bestimmte Schwelle {iberschreiten und zur nichtlinearen Absorption der Laserstrahlung
fithren. Diese Intensitiatsschwelle liegt bei Wasser, aus dem die Hornhaut zu 75-80 %
[Duc 70] besteht, bei Werten oberhalb von 10! 2% [Vog 98a]. Diese nichtlineare Absorp-
tion kann dabei durch zwei mogliche Mechanismen geschehen und jeweils zur Ionisation

des Mediums fiihren.

3.2.1. Multi-Photonen-lonisation

Durch die gleichzeitige Absorption von mehreren Photonen eines Atoms beziehungsweise
eines Molekiiles, wobei die zur Ionisation nétige Energie durch die Summe der einzel-
nen Photonenenergien iiberschritten wird, kommt es zur sogenannten Multi-Photonen-

Tonisation (MPI) wie in Abbildung 3.1 veranschaulicht.

Eion /}/

th:Eexc A

\'\\
hy 1 12,6 eV
h:\“ 6,5 eV

\’\\

hv 4

\'\-\ v v

E

Abbildung 3.1.: Prinzip der Multi-Photonen-Ionisation in Wasser. Das Excitonenband,
in das die Elektronen durch MPI angeregt werden, liegt mit 6,5 eV deutlich unter der
Ionisationsenergie von 12,6 eV nach [Maa 99].

Im Falle von Wasser liegt die Ionisationsenergie bei E;,,=12,6 eV [Wil 76]. In der kon-

densierten Phase senkt sich diese Grenze nachweislich auf E;,,=6.,5 eV. Die Elektronen
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sind nach Aufnahme der Ionisationsenergie nicht vollkommen frei, sondern werden in
ein Excitonenband angehoben und entsprechend als quasi-frei bezeichnet. Durch Wech-
selwirkung der Elektronenorbitale 28 und 2P des Sauerstoffs und des 1s-Orbitals der
Wasserstoffatome werden die Zustdnde im fliissigen Zustand von Wasser verbreitert und
iiberlappen zu Béndern, sieche Abbildung 3.1. In eben diese Binder gelangen die Elektro-
nen bei Aufnahme von 6,5 eV. Wasser wird aufgrund der Existenz einer Bandliicke und
eines Leiterbandes als amorpher Halbleiter behandelt. Die von Williams theoretisch so
abgeleitete verminderte Ionisationsenergie [Wil 76] konnte von ihm ebenfalls durch Mes-
sungen bestétigt werden. Die resultierende Ionisationswahrscheinlichkeit fiir eine Multi-
photonenabsorption ist proportional zu I*, wobei I die Intensitit des Lichtfeldes ist und
k die minimale Anzahl von Photonen, die gleichzeitig absorbiert werden miissen, so dass

gilt:
(31) k-hv > Eion

Es bezeichnen dabei h das Plancksche Wirkungsquantum und v die Frequenz der Pho-
tonen. Die benéttigte Anzahl von Photonen bei Annahme einer Laser-Wellenldnge von
780 nm ergibt sich daher fiir Wasser zu k = 4, die Ionisationswahrscheinlichkeit geht

entsprechend mit /4.

Bei steigender Intensitét ist mit einem verstarkten Auftreten der MPI zu rechnen. Ein de-
taillierteres Bild der Multiphotonenionisation wurde von Keldysh vorgeschlagen [Kel 65].
Keldysh unterscheidet, ob das Elektron durch Aufnahme mehrerer Photonen vollkommen
ionisiert wird oder ob es nur soweit in seinem Bindungspotential angehoben wird, bis es
durch Tunneln befreit werden kann. Zur Unterscheidung der verschiedenen Fille fiihrt er

den sogenannten Keldysh-Parameter v ein:

v [menegEioy,
3.2 — 24/ =
(3.2) Y . 7

Dabei sind v die Laserfrequenz, I die Laserintensitéit am Ort des Fokus, e und m Ladung
und Masse des Elektrons, ¢ die Lichtgeschwindigkeit, ¢y die Dieelektrizitédtskonstante und

n der Brechungsindex des Mediums. Unterschieden werden drei Félle:
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Abbildung 3.2.: Verschiedene Vorgidnge zur lonisation durch starke Laserfelder nach
Keldysh, zur Unterscheidung wird der Keldysh-Parameter -y herangezogen nach [Sch 00)].

v<1,9

Im Falle eines kleinen Keldysh-Parameters wird der Coulomb-Wall des Atoms so weit
herabgesenkt, dass Tunnelionisation auftritt. Durch das abgesenkte Coulomb-Potential

tunnelt das Elektron, um frei beziehungsweise quasi-frei zu werden.
vy~ 1,5

Liegt der Keldysh-Parameter um 1,5 wird ebenfalls der Coulomb-Wall durch das intensive
Laserfeld herabgesenkt, zusétzlich begleitet von Multiphotonenabsorption. Das Elektron
nimmt dabei jedoch nicht die gesamte lonisierungsenergie auf, sondern gelangt schlief3-
lich wieder durch Tunneln in das Excitonen-Band beziehungsweise aus dem Coulomb-

Potential heraus.
vy>1,5

Im Falle von dominierender Multiphotonenabsorption kann die Befreiung des Elektrons
vollkommen ohne Tunnelprozesse vonstatten gehen. Keldysh erwartet dieses fiir einen
Wert von Gamma grofler 1,5. Wie zuvor bereits geschildert, wird eine der Bandliicke

entsprechende Anzahl von Photonen simultan absorbiert und so das Elektron befreit.

Im Falle von Wasser liegt die Bandliicke F;,, wie oben angegeben bei 6,5 eV, ein 180 fs-
Laserpuls mit einer Pulsenergie von 1 uJ bei einer Wellenldnge von 780 nm und einer
Fleckgrofie von wy = 5 pum liefert einen Keldysh-Parameter von v = 3,28. Der dominie-
rende lonisationsmechanismus von gebundenen Elektronen ist daher die Multiphotonen-

absorption. Sie triagt bei ultrakurzen Laserpulsen entscheidend zur Erzeugung initialer
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freier Elektronen bei.

3.2.2. Kaskaden-lonisation

Andererseits konnen bereits vorhandene freie oder quasi-freie Ladungstrager durch Ab-
sorption von inverser Bremsstrahlung so weit beschleunigt werden, dass sie durch Kolli-
sion mit anderen Atomen ihrerseits diese ionisieren kénnen (Abbildung 3.3). Vorausset-
zung ist dabei das Vorhandensein eines dritten Partikels, um bei der Absorption der
inversen Bremsstrahlung die Impulserhaltung zu gewéhrleisten. Die freien Elektronen,
héufig auch als gliickliche Elektronen (engl. lucky electrons) oder Saat-Elektronen (engl.
seed-electrons) bezeichnet, konnen einerseits im Medium bereits vorhanden sein oder

durch MPI oder lineare Absorption erzeugt werden.

hv €

N e

® >
Absorption (inverse ‘Atom
Bremsstrahlung)

At=4fs

Abbildung 3.3.: Prinzip der Kaskaden-Ionisation. Durch Absorption von inverser Brems-
strahlung wird das Elektron soweit beschleunigt, dass es weitere Atome ionisieren kann
nach [Maa 99].

Da die Ionisation eines Atoms durch die Absorption inverser Bremsstrahlung eines freien
Elektrons im Resultat zwei freie Elektronen zur Folge hat, die ihrerseits wiederum weitere
Atome ionisieren kénnen, spricht man von Kaskadenionisation oder kurz KI, da bei aus-
reichend lange anhaltendem Lichtfeld eine Art Ionisationslawine entsteht. Die Zeit, die
fiir einen solchen Ionisationsprozess benotigt wird, ergibt sich aus der Stofirate eines Elek-
trons, da nur bei der Kollision des Elektrons mit einem anderen Teilchen eine Absorption

auftreten kann. Fiir Wasser findet sich in der Literatur eine Zeit von tgis = 1 fs [Fen 97]
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[Vog 98a]. Entsprechend ergibt sich fiir die gesamte Dauer einer ITonisationskaskade ¢y

mit einer Anzahl von k = 4 Photonen zu tgx; = 4 fs.

Da an dem einzelnen Absorptionsprozess jeweils ein freies Elektron und ein Photon be-
teiligt sind, ergibt sich die resultierende Absorptionswahrscheinlichkeit als proportional

zur Dichte an freien Elektronen p und als proportional zur Laserintensitét 1.

3.2.3. Zeitliche Entwicklung der Dichte freier Elektronen

Die zeitliche Entwicklung der durch MPI und KI erzeugten freien Elektronen p(t) kann

durch eine Ratengleichung beschrieben werden [Noa 98]:

dp(t)

(3.3) 7k mepr(Lt) + g r(1,6) - p(t) = (g - p(t) + Nper - p°(1))

Dabei bezeichnen n,,p; die Erzeugungsrate freier Elektronen durch Multiphotonenab-
sorption und ng; - p die Erzeugungsrate freier Elektronen durch Kaskadenionisation. Die
Multiphotonenionisationsrate ist unabhéngig davon, wieviele Elektronen bereits im Me-
dium vorhanden sind. Im Gegensatz dazu verstérkt sich die Kaskadenionisation je mehr
freie Elektronen existieren. Die Erzeugungsrate ist daher proportional zur Dichte an freien
Elektronen p(t). Entsprechend der in Abschnitt 3.2.1 und Abschnitt 3.2.2 geschilderten

Vorgénge ergibt sich durch Ersetzen der Erzeugungsraten:

aa) PO aB 1@ + 0 10) - DIot) ~ (9 pl8) + ek 2°(0)

Die Faktoren A und B sind Konstanten und gehen auf Keldysh zuriick und gelten fiir
den Fall v > 1,5; die entsprechende Frequenz der Photonen muss hoher sein als die
Tunnelfrequenz [Kel 65]. Nach Shen lassen sich die Konstanten C' und D aus klassischen
Rechnungen zur Elektronenbewegung unter den Atomen herleiten [She 84]. Der Faktor
C représentiert dabei im wesentlichen die Elektronenbeschleunigung induziert durch das
Laserfeld. Der Faktor D repréisentiert den Energieiibertrag des Elektrons an die schwe-
reren Atome [Noa 99]. Verluste von Elektronen treten auf durch Diffusion (g - p) und
Rekombination (7, - p?). Die Wahrscheinlichkeit fiir Diffusion ist proportional zur Elek-
tronendichte p im Fokusvolumen, wihrend die Wahrscheinlichkeit fiir Rekombination

proportional zu p? ist, denn an diesem Prozess sind sowohl ein Elektron als auch ein



3.2 Nichtlineare Absorption und Optischer Durchbruch 27

ionisiertes Atom beteiligt. Wird die zeitliche Entwicklung der Elektronendichte lediglich
zur Berechnung der Durchbruchschwellen fiir ultrakurze Pulse herangezogen, so kann der
Term (g - p) vernachlissigt werden, da wihrend des Andauern des fs-Pulses die Verluste

durch Diffusion duferst gering sind.
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Zeitliche Entwicklung t/’t

Abbildung 3.4.: Zeitliche Entwicklung der Dichte an freien Elektronen fiir verschiedene
Pulsdauer. Die Zeitachse ist auf die jeweilige Pulsdauer geeicht, Quelle [Noa 99].

In Abbildung 3.4 ist die zeitliche Entwicklung der Elektronendichte im Durchbruchsvolu-
men iiber verschiedene Pulsdauern des applizierten Pulses dargestellt. Berechnet wurde
die zeitliche Entwicklung in einer Arbeit von Noack durch Losen der Gleichung 3.4 fiir
Pulse zwischen 76 ns und 100 fs [Noa 99]. Bei Applikation relativ langer Pulse mit Puls-
dauern von 6 und 76 ns ist ein sprunghaftes Ansteigen der Elektronendichte zu beobach-
ten. Erst wenn eine ausreichende Menge an freien Ladungstrigern vorhanden ist, kann
es zum Einsetzen der Kaskadenionisation kommen. Im Vergleich zur Laserpulsdauer im

Nanosekundenbereich schnellt die Dichte an freien Elektronen im Folgenden nach oben.

Im Gegensatz dazu ist bereits bei Pulsdauern im ps-Bereich zwischen 3 und 60 ps ein
vergleichsweise langsames Anwachsen der Elektronendichte zu beobachten. Trotz allem
dominiert in diesem Bereich klar die Kaskadenionisation die Erzeugung der freien Elek-

tronen. Ein sprunghafter Anstieg wie bei Pulsen im ns-Bereich ist aufgrund der kiirzer
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skalierten Zeitachse nicht zu erkennen.

Bei Applikation eines 100 fs setzt bereits zu Beginn des Pulses die Multiphotonenioni-
sation ein und fithrt in Verbindung mit der KI zur Ausbildung relativ hoher Elektro-
nendichten im Bereich von 10%cm™ kurz nach Beginn des Pulses. Im Folgenden erhoht
sich die Dichte nur sehr langsam und geht bei Werten um 10?° cm ™2 scheinbar in Sitti-
gung. Zu beachten ist die verédnderte Zeitachse aufgrund der Skalierung auf die jewei-
lig betrachtete Pulsdauer. Das Ansteigen der Elektronendichten im Bereich der fs-Pulse
ist verglichen mit ns-Pulsen deutlich schneller,jedoch relativ zur Pulsdauer langsamer
und kontinuierlicher. Eben dieser kontinuierliche Anstieg der freien Elektronendichte im
Vergleich zu léngeren Pulsen unterdriickt den statistischen Charakter der ns- und ps-
Durchbruchsschwellen und fiihrt zusétzlich bei Intensitédten knapp unterhalb der Schwelle
zu relativ hohen Elektronendichten im Bereich von etwa 10cm™ [Vog 01]. Die obere
Grenze fiir die Elektronendichte wird durch die entsprechende Plasmafrequenz des Elek-
tronenplasmas determiniert, fiir Frequenzen oberhalb der Laserfrequenz wird das Plasma
hochreflektierend und lisst keine weitere Energiedeponierung zu [Blo 74]. Am Ende des
Laserpulses sind im Bereich dieser Pulsdauern trotz allem 99 % der freien Elektronen
durch Kaskadenionisation erzeugt worden. Erst fiir Pulsdauern unter 40 fs wird Multi-
photonenabsorption so dominant, dass die Kaskadenionisation in den Hintergrund tritt

[Fen 97].

Der entscheidende Einfluss der MPI bei der Durchbrucherzeugung mittels ultrakurzer
Pulse ist daher nicht die Produktion der Gesamtheit der freien Elektronen sondern die
Bereitstellung von freien Saat-Elektronen (engl. seed-electrons), mittels derer die KI zum
optischen Durchbruch fithrt. Gegeniiber léngeren Pulsen besitzen somit ultrakurze Pulse
im Bereich unter einigen Pikosekunden eine duflerst definierte Durchbruchschwelle, im

Gegensatz zum eher statistischen Charakter des ns-Durchbruchs.

Neben der erhchten Reproduzierbarkeit des Durchbruchs lassen sich bei Verwendung
ultrakurzer Pulse die notige Schwellen mit deutlich geringeren Energien erreichen, wie
bereits in Abschnitt 2.3 dargelegt. So fanden Noack et. al. in ihren Berechnungen, dass
mit einer Verkiirzung der Pulsdauer eine hohere Intensitit zur Durchbrucherzeugung
bendtigt wird, jedoch konnen diese, bedingt durch die sehr kurzen Pulsdauer und somit

hoheren Spitzenintensitiaten der Pulse, mit einer deutlich verringerten Pulsenergie erreicht
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Abbildung 3.5.: Bendétigte Schwellintensitét (links aufgetragen) und Bestrahlungsstérke
(rechts aufgetragen) zur Durchbrucherzeugung in Wasser fiir verschiedene Pulsdauern,
Quelle [Noa 98].

werden. Abbildung 3.5 verdeutlicht diese Abhéngigkeiten der Intensitatsschwelle und Be-
strahlungsstérke von der Pulsdauer in doppeltlogarithmischer Auftragung [Noa 98]. Vor
allem durch diesen geringeren Energieeintrag und durch die sehr schnelle Energiedepo-
nierung, verbunden mit vernachléssigbarer Wérmeleitung wiahrend des Energieeintrages,

stellt sich die fs-Photodisruption als duflerst schonend und minimal schadigend dar.

3.3. Nichtlinearer Brechungsindex und Polarisation

Die Propagation ultrakurzer Laserpulse durch ein Medium ldsst sich analog zu allen
elektromagnetischen Feldern durch die Maxwellgleichungen beschreiben. Es folgt im Va-
kuum die homogene Wellengleichung fiir die jeweiligen Feldstérken. Fiir die elektrische
Feldstérke ergibt sich:

62
V xV x E(rt)+ C—;E(r,t) =0

mit VE(r,t) = 0 folgt:
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Im Falle eines Mediums wird die Welle entsprechend der Leitfdhigkeit o gedampft:

G 007

(3.5) V xV x E(r,t)+ C—;E(r, t)=——=E(r1t)

€0C>
Die Polarisation als Reaktion eines Mediums auf die eingestrahlte elektromagnetische
Welle ist mit der Feldstérke iiber den Suszeszibilitédtstensor verkniipft. Im Falle schwacher
Intensitéiten kommt allein der Tensor erster Ordnung YV zum Tragen. Die Antwort des

Mediums sei als instantan angenommen, Ferromagnetismus sei ausgeschlossen.
P(r,t) = egxM E(r, t)

Im Falle eines isotropen Mediums ist xy(!) eine skalare GroBe. Mit Gleichung 3.5 ergibt
sich:

7’LQ2 2
(3.6) AE(r,t) = ——0; E(r, 1)

c
mit
(3.7) ng =1+ x®
1) ist eine komplexe Zahl, wodurch der hier angegebene Brechungsindex ebenfalls kom-
plex ist. Der Realteil bildet den gewohnlich als Brechungsindex bekannten Term, durch
den imaginéren Teil wird die Absorption der Laserstrahlung im Medium bestimmt. Glei-
chung 3.7 bildet die Ausgangsgleichung fiir die geometrische Optik. Sie gilt lediglich fiir
eine Wellenlinge. Mit verdnderter Frequenz éndert sich auch y™". Dieser Effekt der Di-

spersion spielt bei ultrakurzen Pulsen mit einer relativ groflen spektralen Breite eine

wesentliche Rolle, auf die im Folgenden noch weiter eingegangen wird.
Bei grofleren Feldstérken beziehungsweise Intensitéten kommen die Suszeszibilitéten hoher-
er Ordnung zum Tragen:
P(r,t) = eoxWE(r,t) + eox@P E(r, t)E(r, t)
+eoxO E(r, t)E(r, t)E(r,t) + ...
P(r,t) = PO + P& 4 p® 4
P wird als n-te Ordnung der (nichtlinearen) Polarisation bezeichnet. Die einzelnen x ™

sind dabei Tensoren n+1-ter Stufe, der Term fiir n = 3 schreibt sich daher genauer in

Indexschreibweise (summiert iiber gleichlautende Indizes, i, j, k, 1 = 1, 2, 3):

(3.8) PO (r,t) = eox\ 0 By (r, ) Ex(r, t) Ey(r, )
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Die Tensoren x™ besitzen fiir n = 1 neun Komponenten, fiir n = 2 sind es 27 und fiir
n = 3 bereits 81 Komponenten. Jedoch sind durch Symmetriebedingungen die Zahl der
unabhingigen Komponenten betriichtlich geringer. Fiir ein isotropes Medium besitzt y©)
lediglich drei voneinander unabhéngige Komponenten. Die gesamten Komponenten von
x? verschwinden. Die einzelnen Polarisationsterme wirken in Gleichung 3.5 als Quellter-
me. Im Falle eines isotropen Mediums wirkt xy® daher als erster nicht verschwindender
Quellterm in der Wellengleichung. Als Losung ergibt sich in erster Ndherung und un-
ter Annahme eines isotropen Mediums eine zu Gleichung 3.7 analoge Losung. Lediglich

der Brechungsindex ny muss durch folgenden intensitétsabhéingigen Brechungsindex n (1)

ersetzt werden:
(3.9) n(l)=mng+ng- I+ ..

Im Allgemeinen ist der Beitrag von ns positiv [Dul 95], fiir Wasser ist zum Beispiel
ny = 1,8 x 10716 9 fiir Pulsdauern im Bereich von 100 fs [Nib 93], fiir Titan-Saphir
liegt der Wert bei ny = 3,2 x 10716 % [LeB 93].

3.3.1. Selbstfokussierung

Eine direkte Folge des in Gleichung 3.9 eingefiihrten nichtlinearen Brechungsindex ist die
bei hohen Intensititen auftretende Selbstfokussierung eines Laserstrahls. Dabei fithrt das
rdumliche Strahlprofil des Lasers zu einer rdumlichen Brechungsindexvariation, voraus-
gesetzt die Spitzenintensitéit des Lasers ist ausreichend hoch. Bei Annahme eines Gauf-
Profils als rdumliche Intensitédtsverteilung ergibt sich im Zentrum des Laserstrahls ein
hoherer Brechungsindex als an den Fliigeln. Die Teile des Pulses im Zentrum ’sehen’ ein
optisch dichteres Medium verglichen mit den &ufleren Bereichen, die durch ein optisch
diinneres Medium laufen. Die Folge ist die Fokussierung des Laserstrahls analog einer
Konvexlinse. Dem entgegen wirkt die Divergenz des Laserstrahls. Ab einer bestimmten
Intensitatsschwelle Py, halten sich diese beiden Effekte bei bestimmten Strahlradien ex-

akt im Gleichgewicht [Mar 75]:
cA\?

- 327?2712

Wird die Laserleistung weiter, iiber Py, hinaus, erhoht, iiberwiegt der Einfluss der Selbst-

fokussierung dem der Diffraktion und der Strahl kollabiert [Mar 75]. Der theoretische
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Wert ergibt sich numerischen Berechnungen zufolge zu:

(311> Pkollaps > 37 77 - PKr

Typische Werte liegen im Bereich einiger MW. Innerhalb einiger Materialien behindern
andere Prozesse die Selbstfokussierung, zum Beispiel ein Erreichen der Durchbruchschwel-
le. Auch liefern eventuell produzierte freie Elektronen einen negativen Beitrag zum Bre-
chungsindex und wirken damit der Selbstfokussierung entgegen [Gae 00]. Durch diese
Mechanismen ist es zum Beispiel moglich, ultrakurze Pulse in Luft in diinnen Filamenten
iiber Wegstrecken von mehreren Metern zu fithren, wobei die Fleckdurchmesser im Be-
reich von 80 pm bis einige hundert Mikrometer liegen [Brau 95] [Tzo 01]. In der Literatur
findet sich die oben angefiihrte Schwelle oftmals als génzlich unabhéngig von der Fleck-
grofle des Laserpulses angegeben. Zu beachten ist, dass die Giiltigkeit dieser Aussage nur

innerhalb der paraxialen Naherung zutrifft [She 84].

Liegt als Medium sehr wasserreiches, biologisches Gewebe wie die Hornhaut des Auges
vor, so befindet sich die kritische Leistung Py, im Bereich von 3,2 MW, berechnet nach
Gleichung 3.11 mit ny = 1,8 x 10718 % [Nib 93] bei 780 nm und einem 180 fs-Puls.
Die Leistung Pyoaps zum Erreichen des Strahlkollaps ergibt sich zu Pojigps = 12,1 MW.
Um einen Durchbruch innerhalb dieser Medien zu erreichen, benotigt man typischerweise
Leistungsdichten von etwa 100 gn—Vg Um einen Strahlkollaps innerhalb des Gewebes sicher
zu vermeiden, wire ein Arbeiten unterhalb von Py, anzustreben. Daraus ergibt sich eine
Fleckgrofe fiir einen applizierten Laserpuls von wy = 3 pum, um eine Leistung von 3 MW

zu erhalten. Dies entspricht Pulsenergie von etwa 2,1 pJ. Um unterhalb der kritischen

Leistung zu bleiben, sind somit Pulsenergien im Bereich um 0,61 pJ anzustreben.

3.3.2. Selbstphasenmodulation

Der durch die Nichtlinearitét verdnderte Brechungsindex bewirkt zusétzlich zu den raum-
lichen Verdnderungen des Laserstrahls eine zeitliche Verédnderung. Da der Laserpuls, wie
in Abbildung 3.6 dargestellt, eine nicht konstante Intensitét hat, sondern diese vielmehr
innerhalb des Laserpulses zuerst bis zum Pulsmaximum ansteigt und dann wieder abfillt,
andert sich der mit der Intensitdt verkniipfte Anteil des Brechungsindex. Die verschie-

denen Anteile des Pulses erfahren daher in axialer Richtung ebenfalls verschiedene Bre-
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chungsindizes. Typischerweise verlauft das Intensitétsprofil innerhalb des Pulses geméf
eines GauBprofils, falls das {iber Fouriertransformation verkniipfte Spektrum eben so

einen Verlauf besitzt, ndheres in Kapitel 4.
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Abbildung 3.6.: Zeitliche Form eines Laserpulses. Entsprechend ergibt sich im nichtlinea-
rem Medium ein Beitrag zum Brechungsindex.

Der Laserpuls lédsst sich dann durch folgende Gauflfunktion beschreiben:

_z(no+nNpI(t) )

(3.12) E(t, z) = Ey(z, t)e” ) Hit E + c.c.
Die Intensitét ergibt sich entsprechend zu:
(3.13) I(t) = Tye )

Die Phase des Pulses nach Durchlauf eines Mediums der Lénge L folgt aus Formel 3.12:
L I(t
. o= (Hrt ]

C

Die momentane Frequenz des Wellenzugs lédsst sich dann iiber die negative zeitliche Ab-

leitung der Phase ermitteln.

@ . . nng

(3.15) w(t) =— il .

Q1)

Bei ansteigender Intensitit werden so die Phasenfronten der Pulse verzogert. Die ein-

zelnen Wellenldngen werden vergréfiert und in langerwellige Bereiche verschoben, da die
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zeitliche Ableitung der Intensitét positiv ist und so die resultierende Frequenz in Glei-
chung 3.15 kleiner wird. Anschaulich, bedingt durch den niedrigeren Brechungsindex,
laufen die vorderen Pulsanteile schneller als Pulsanteile in der Mitte des Pulses: Die

Wellenfronten laufen auseinander.

Im mittleren Teil des Pulses ergibt sich durch das Intensitdtsmaximum des Pulses der
héchste Brechungsindex, man spricht von einer Rotverschiebung des Pulses. Im hinteren
Teil des Pulses ist die zeitliche Ableitung der Intensitdt negativ, die sich ergebenden
Frequenzen werden grofler, der Puls wird in Bereiche kiirzerer Wellenlédngen verschoben.
Abermals anschaulich gesprochen laufen die schnelleren hinteren Anteile des Pulses auf

das langsamere Maximum auf: Die Wellenldingen werden geringer.
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Abbildung 3.7.: Zeitlicher Verlauf der Feldstérke eines 8 fs- Laserpulses nach mehrmaligem
Durchlaufen eines Kerr—Mediums. Die niedrigeren Frequenzen in der vorderen Flanke
und die héheren in der hinteren Flanke sind deutlich zu erkennen.

Wie in Abbildung 3.7 dargestellt, nehmen die Frequenzen iiber den Pulsverlauf zu. Man
spricht von einem positiven Chirp. Die Verbreiterung des Pulses beschréankt sich bei der
Selbstphasenmodulation jedoch lediglich auf den Frequenzraum. Im zeitlichen Regime
bleibt die Pulsdauer des Pulses erhalten. Im Falle der passiven Modenkopplung inner-
halb von beispielsweise Titan-Saphir-Kristallen wird der Effekt der SPM zur weiteren
Verkiirzung der Pulse genutzt, indem der erzeugte Chirp durch geeignete Spiegel bezie-

hungsweise Gitter kompensiert wird (siche Abschnitt 4.2.1).
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3.3.3. Gruppengeschwindigkeitsdispersion

Zusétzlich zu dem nichtlinearen Brechungsindex ns fithrt auch die normale Dispersion,

dn?

oz des jeweiligen Materials zu ei-

bedingt durch die Kriimmung der Dispersionskurve
ner Verbreiterung der kurzen Pulse. Die unterschiedlichen spektralen Anteile des Pulses,
ein 100 fs Puls besitzt in etwa eine spektrale Breite von 8 nm, haben daher verschie-
dene Gruppengeschwindigkeiten, v, = Z—“g. Nach Durchlaufen eines Mediums werden die
verschiedenen Frequenzenanteile rdumlich getrennt. In einem Medium mit positiver (ne-
gativer) Gruppengeschwindigkeitsdispersion eilen anschlieflend die roten, langwelligeren
(blauen, kiirzerwelligen) Anteilen des Pulses den blauen (roten) voraus. Man spricht wie-
derum von einem positivem (negativen) Chirp. Im Gegensatz zur Selbstphasenmodulation
bewirkt die GVD eine rdumliche Trennung der einzelnen Frequenzanteile. Unter anderem

wird dieser Effekt im Bereich der zur Verstarkung ultrakurzer Pulse (engl. chirped pulse

amplification (CPA)) genutzt, sieche Abschnitt 4.3.1.

Bei Applikation ultrakurzer beziehungsweise spektral sehr breiter Pulse sind daher die
Wege durch optisch dichte Materialien wie Glas mdglichst zu minimieren, um eine Puls-
verbreiterung durch GVD zu vermeiden. Bei der Verwendung von zum Beispiel aufwen-
digen Fokussieroptiken ist es moglich, einen entsprechenden 'Pre-Chirp’ auf den Puls
aufzuprigen, so dass der Puls, bedingt durch die GVD der Optik, zu seiner minimalen

Pulsdauer innerhalb der Fokussieroptik zusammenlauft, siehe Abschnitt 6.4.

Fiir einen Grofteil der transparenten Medien folgt der Brechungsindexverlauf fiir Fre-

quenzen im Sichtbaren der Sellmeier-Gleichung [Sie 86]:
Aw?

2 _ 2
wy —w

(3.16) n*(w)—1=
Der Wert der Konstanten A liegt typischerweise zwischen 1 und 2. w4 entspricht der
effektiven Resonanzfrequenz mit Wellenléngen im UV-Bereich. Der dimensionslose Dis-

persionsparameter D ergibt sich dann mit der Dispersionskurve im Medium ((w) zu:
B w2 ﬁ”
Blw)

Die effektive Pulsdauerverlingerung der verinderten Pulsdauer 7’ gegeniiber der ur-

(3.17) ~ 0,10 — 0,20

spriinglichen 7 nach Propagation der Stecke Z ergibt sich dann zu:
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In der Anwendung und Strahlfiihrung von ps- und fs-Pulsen spielt dieser Einfluss eine
entscheidende Rolle, insbesondere bei Verwendung von Lichtleitfasern oder optisch dich-
ten Materialien. Im Bereich von 100 fs verldngert sich ein Puls in einem herkémmlichen

transparenten Material typischerweise bereits nach der Strecke von 1 cm um den Faktor

V2 [Sie 86].

3.3.4. Kontinuumserzeugung

Durch Fokussierung ultrakurzer Laserpulse in ein Kerr-Medium kann es zur Kontinuum-
serzeugung kommen. Die auftretende Kontinuumsstrahlung kann dabei einen Bereich von
mehreren hundert Nanometern umfassen, siehe Abbildung 3.8. Den gréfiten Bereich stellt
die Anti-Stokes Seite des Spektrums dar, hdufig von einem starken Cut-off begleitet. Der
Ursprung dieser Strahlung ist in der Literatur noch umstritten. Als am wahrscheinlichs-
ten wird ein Zusammenspiel von Selbstphasenmodulation und Selbstfokussierung ange-
nommen. Diese starke Fokussierung fiithrt zu einem sehr breiten, durch Selbst-Phasen-
Modulation erzeugten Spektrum [She 84]. Der breitere Anti-Stokes-Teil des Spektrums
entsteht durch SPM innerhalb des erzeugten Elektronenplasmas, der schmalere Stokes-
Teil wird auf SPM innerhalb des Kerr-Mediums selbst zuriickgefiihrt. Eine anschlieffen-
de Verstiarkung durch stimulierte Raman-Prozesse [Smi 77] beziehungsweise eine weitere
Verbreiterung durch Vier-Wellen-Misch-Prozesse fiihrt zur Emission der spektral extrem
verbreiterten Kontinuumsstrahlung. Untersuchungen zufolge besitzt diese breite Strah-

lung die gleichen Kohérenzeigenschaften wie das erzeugte Laserlicht [Chi 98].

Ahnlich wie fiir die Effekte der Selbstfokussierung und Durchbrucherzeugung existiert
eine wohldefinierte Schwelle zur Erzeugung der Kontinuumsstrahlung, bedingt durch die
Beteiligung der Selbstfokussierung an ihrem Entstehungsprozess. Diese Schwelle liegt
daher immer {iber der Schwelle fiir die Selbstfokussierung. Das Auftreten von Konti-
nuumsstrahlung wird daher héufig auch als Indiz fiir vorherrschende Selbstfokussierung
herangezogen. Abbildung 3.8 stellt die in Wasser erzeugte Kontinuumsstrahlung bei Fo-
kussierung eines 150 fs-Pulses iiber Linsen mit Brennweiten von 30 mm und 250 mm
dar. Die Wellenlénge der Pulse liegt bei 775 nm Zentralwellenldnge. Deutlich ist das brei-

tere Spektrum bei Fokussierung iiber die kleinere Apertur (f = 250 mm) zu erkennen.
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Abbildung 3.8.: Durch Fokussierung von fs-Pulse induzierte Kontinuumsstrahlung bei
Fokussierung iiber Linsen mit unterschiedlicher Brennweite.

Das emittierte Spektrum reicht von etwa 450 nm bis zu 820 nm. Der modulierte Ver-
lauf des Spektrums griindet sich in der Verwendung von Filtern zum Abschwéchen der

Laserwellenlédnge.

Detailliertere Untersuchungen von Schaffer belegen, dass Kontinuumsstrahlung vornehm-
lich bei Fokussierung durch geringe numerische Aperturen entsteht. Bis zu einer NA von
0,07 dominiert in dem Medium demzufolge die Kontinuumserzeugung. Geniigend hohe
Elektronendichten fiir einen Durchbruch kénnen aufgrund des defokussierenden Einflus-
ses der erzeugten freien Elektronen nicht erzeugt werden. Berechnungen von Gaeta zu-
folge liegen diese Elektronendichten deutlich unter denen eines optischen Durchbruchs
[Gae 00]. Experimentelle Beobachtungen durch von der Linde et. al. wihrend der Bear-
beitung von Glas stiitzen diese Aussage [Lin 96]. Eine definierte Durchbrucherzeugung
innerhalb von Quarzglas konnte von der Linde im Rahmen der Experimente bei relativ
geringen Aperturen nicht erreichen. Lediglich die Ausbildung von Farbzentren und das
Auftreten von Kontinuumsstrahlung wurden beobachtet. Erst bei numerischen Apertu-

ren iiber 0,07 steigt die Schwelle fiir Kontinuumsstrahlung an, eine Materialbearbeitung
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durch optischen Durchbruch wird moglich [Sch 00]. Uber einer NA von 0,2 konnte Schaf-
fer keine Kontinuumsstrahlung detektieren. Im Rahmen einer schonenden und effizienten
Bearbeitung von Gewebe sind daher Aperturen > 0,2 anzustreben, um eventuelle Schadi-

gungen vergleichbar zur Farbzentrenbildung in Glas zu verhindern.

Trotz der noch nicht vollstindig verstandenen Entstehungsprozesse besitzt die Kontinu-
umserzeugung bereits eine Vielzahl von Anwendungen. Zum einen wird die hohe spek-
trale Breite iiber geeignete Kompressionsgeometrien zur Erzeugung sehr kurzer Pulse
im Bereich einiger fs [Sch 91] genutzt. Auch basieren Ansétze zur Attosekunden-Puls-
Erzeugung auf der Kontinuumserzeugung in verdiinnten Gasen [Pau 01]. Andererseits
bietet sich durch die hohe Kohérenz verbunden mit der extremen spektralen Breite ein
Einsatz der Kontinuumsstrahlung in der Spektroskopie an. Besonders durch die ebenfalls
sehr kurzen Pulsdauern der Kontinuumsstrahlung lassen sich extrem hohe Zeitauflésun-

gen erreichen.



4. Laser zur Erzeugung ultrakurzer

Pulse

4.1. Uberblick

Grundsétzlich bestehen die zur Materialbearbeitung eingesetzten Ultrakurzpuls-Laser-
systeme aus sogenannten Oszillator-Verstarker-Anordnungen. Innerhalb dieser Systeme
werden die ultrakurzen Pulse zuerst in einem Oszillator-Laser erzeugt. Zur Herstellung
sehr kurzer Pulse wird iiblicherweise der Effekt der passiven Modenkopplung ausgenutzt.
Aufgrund der zur Materialbearbeitung nicht ausreichenden Pulsenergien wird die Laser-
strahlung anschlieend in einem separaten Aufbau, dem Verstéirkeraufbau, hochverstérkt.
In den folgenden Abschnitten werden daher zunédchst die eingesetzten Oszillatorsysteme
und das Prinzip der passiven Modenkopplung néher erlautert. Darauf folgend wird die
Pulsverstarkung mithilfe der gechirpten Verstirkertechnik (engl. chirped pulse amplifica-
tion) naher geschildert. AbschlieBend werden geeignete Methoden zur Charakterisierung

von ultrakurzen Laserpulsen vorgestellt und angewandt.

4.2. Oszillatorsysteme

4.2.1. Prinzip der Modenkopplung

Zur Erzeugung von gepulstem Laserbetrieb ist es prinzipiell moglich, den Laser sehr

schnell zu schalten. Die Leistungen des Laserbetriebs werden dabei jedoch nicht gegeniiber

39



40 4. Laser zur Erzeugung ultrakurzer Pulse

dem Dauerstrich-Betrieb erhoht. Eine Moglichkeit, um erhohte Spitzenleistungen des La-

sers zu erhalten, ist die Giiteschaltung.

Die Giiteschaltung (engl. @Q-switch) wird durch eine Verdnderung der Resonatorgiite
wiahrend des Pumpens der jeweiligen Lasercavity erreicht. Anschaulich kann die Giite-
schaltung als ein Verkippen eines der Laserspiegel des Resonators verstanden werden:
Zu Beginn des Pumpens des Lasermediums ist der Resonatorspiegel verkippt, die Giite
ist gering. Ein Laserbetrieb kann sich nicht aufbauen. Innerhalb dieser Zeit werden die
oberen Laserniveaus durch den Pumpvorgang ausreichend besetzt. Bei einem schnellen
Kippen des Laserspiegels in die eigentlich vorgesehene resonante Stellung wird die Giite
des Resonators plotzlich erhoht. Der nun entstehende Puls findet die oberen Lasernive-
aus nahezu voll besetzt und rdumt diese ab. Ein sogenannter Riesenpuls entsteht. Die
kiirzesten erreichbaren Pulsdauern im Bereich der Giiteschaltung sind jedoch durch die
Schaltzeiten des Schalters auf etwa 10 ns begrenzt, durch sog. Cavity-Dumping lasst sich

dieser Wert noch auf etwa 2 ns reduzieren [Koe 92].
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Abbildung 4.1.: Acht longitudinale Moden, die im freilaufenden Laser anschwingen. Die
Phase der Amplitude ist statistisch verteilt(a), die Intensitit fluktuiert(b).

Um noch kiirzere Pulsdauern zu erzielen, ist es notig, die einzelnen im Resonator umlau-
fenden Moden miteinander zu koppeln. Ahnlich wie im Bereich der Giiteschaltung wird
resonatorintern eine Art Verschluss schnell geschaltet, entweder von extern, also aktiv,
oder zum Beispiel durch schnelle séttighare Absorber, entsprechend passiv. Die passive

Modenkopplung wird heute iiberwiegend angewandt.
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Im Folgenden soll das Prinzip der Modenkopplung néher erldutert werden. Im Falle eines
freilaufenden, nicht modengekoppelten Lasers schwingen verschiedene, im Verstarkungs-
profil des Laser liegende, longitudinale Moden an. Die Phase der einzelnen Amplituden
dieser Moden ist dabei nicht festgelegt, sondern statistisch von 0 bis 2 7 verteilt, sie-
he Abbildung 4.1.a. Die Frequenzen der einzelnen longitudinalen Moden stellen sich im
Frequenzraum als Spektrum von einzelnen Linien mit den Absténden von 57+ dar. Im

Zeitraum ergibt sich ein thermisches Intensitétsrauschen, Abbildung 4.1.b.
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Abbildung 4.2.: Acht longitudinalen Moden im Verstédrkungsprofil schwingen im moden-
gekoppelten Laser an. Die Phase der Amplitude ist fix(a), die Intensitidt wird zu be-
stimmten Zeiten stark tiberhéht(b).

In einem modengekoppelten Laser besteht zwischen den einzelnen anschwingenden Mo-
den eine feste Phasenbeziehung. Die spektrale Phase iiber die verschiedenen Frequenzen
ist fix, sieche Abbildung 4.2.a. Als spektrale Intensitét ergibt sich idealerweise eine Gauf3-
verteilung {iber die verschiedenen Frequenzen; die im Resonator umlaufende Intensitét

ist zu bestimmten Zeitpunkten durch konstruktive Interferenz der einzelnen Moden stark

iiberhoht, Abbildung 4.2.b.

Im Idealfall zirkuliert nur ein einziger Puls innerhalb des Resonators, der die gesamte Be-

setzungsinversion abrdumen kann. Die Repetitionsrate ist daher durch f = 57 festgelegt.

Ein Beispiel eines solchen zirkulierenden Pulses gibt das in Abbildung 4.3 dargestellte
Ausgangssignal des Titan-Saphir-Oszillators. Die abfallende Flanke der jeweiligen Si-
gnale ist durch die begrenzte Zeitauflosung der Photodiode bedingt. Als resultierende
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Abbildung 4.3.: Ausgangssignal eines Mira-Oszillators der Firma COHERENT. Es wer-
den Pulse mit einer Repetitionsrate von 73,5 MHz emittiert, entsprechend der Resona-
torlange um 2 m.

Repetitionsrate ergibt sich f = 73,5 MHz bei einer entsprechenden Resonatorldnge von

2,04 m.

Die Kopplung der einzelnen Moden lésst sich durch verschiedene Verfahren erreichen,
dhnlich wie die Giiteschaltung: Zum einen kann dies durch eine aktive Modulierung der
Amplitude des Lasers geschehen. Als Modulationsfrequenz muss dabei exakt die ent-
sprechende Resonatorfrequenz angeregt werden. Ublicherweise wird dies durch akusto-
optische Modulatoren und riickgekoppelte Regelkreise erreicht [Koe 92]. Zum anderen
lasst sich eine passive Modenkopplung zum Beispiel durch séttighare Absorber und Aper-
turen erreichen. Ein weiteres Verfahren ist die sogenannte Kerr-Linsen-Modenkopplung
(engl. kerr-lens-modelocking). Diese macht sich den Kerr-Effekt im laseraktiven Kristall

selbst zu Nutze, wie im Folgenden beispielhaft ndher erlautert werden soll.

Das Prinzip ist in Abbildung 4.4 dargestellt. Als Kerr-Medium wird der laseraktive Kris-
tall selbst verwendet. Haufig ist dies Titan-Saphir, das mit einem relativ groem nichtli-

nearen Brechungsindex von ny = 3,2 x 10716 % [LeB 93] besonders geeignet ist.
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Abbildung 4.4.: Prinzip des Kerr-Lens-Modelocking, aus [Rip 00].

Bei den niedrigen Intensitidten des Dauerstrich-Betriebs wird der resonatorinterne Strahl-
verlauf von den Kerr-Eigenschaften des Kristalls nicht beeinflusst. Einzelne Intensitéts-
fluktuationen erfahren jedoch, bedingt durch ihre hohere Intensitét, eine Fokussierung
innerhalb des aktiven Mediums. Wird nun im Resonator an geeigneter Stelle eine har-
te Apertur plaziert, so erfahren die durch den Ti:Sa-Kristall fokussierten Strahlen ei-
ne geringere Abschwichung verglichen mit dem nicht fokussierten Strahlverlauf des cw-
Betriebs. Durch diesen intensitdtsabhingigen Verlustschalter kann es zur Kopplung der
im Verstarkungsprofil befindlichen Moden kommen. Teilweise kann zum in Gang set-
zen des Modenkoppelns eine aktive Intensitdtsmodulation der Resonatorintensitét notig
sein. Dies wird héufig durch sog. Schmetterlings-Spiegel bewirkt wird (siehe folgenden
Abschnitt).

4.2.2. \Verwendete Oszillatoren
Titan-Saphir-Oszillator

Im Rahmen dieser Arbeit wurden zwei verschiedene Typen von Oszillatoren zum Er-
zeugen der ultrakurzen Laserpulse verwendet. Zu Beginn dieser Arbeit stand ein kom-
merzielles Lasersystem der Firma BMI-INDUSTRIES zur Verfiigung. Generiert wurden
die ultrakurzen Pulse in einem MIRA Titan-Saphir-Oszillator der Firma COHERENT.

Ausgehend von einem Ti:Saphir-Kristall, der durch einen Argon-lonen-Laser mit 8 Watt
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gepumpt wurde, konnten durch Kerr-Linsen-Modenkopplung Pulse mit Pulsdauern bis

zu 160 fs erzeugt werden. Der Aufbau des Oszillators ist in Abbildung 4.5 dargestellt.
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Abbildung 4.5.: Aufbau des Titan-Saphir-Oszillators. Der Resonator ist gefaltet, die Di-
spersionskompensation erfolgt durch Prismen.

Den Mittelpunkt bildet der auf Brewster-Winkel geschliffene Ti:Sa-Kristall, der mit dem
fokussierten 8 W Pumpstrahl des Ar*-Lasers im Multi-Line-Betrieb von 481-514 nm ge-
pumpt wurde. Der Lyot-Filter war drehbar gelagert und ermdoglichte eine Wellenldngen-
abstimmung iiber etwa 20 nm. Begrenzung hierfiir stellten die auf die Zentralwellenldnge
von A = 785 nm optimierten Beschichtungen der Optiken dar. Die Prismenpaare dienten
der Korrektur der durch den Ti:Sa-Kristall entstehenden Gruppengeschwindigkeitsdi-
spersion. Ebenfalls eingezeichnet ist der fiir die Modenkopplung erforderliche Blenden-
spalt. Zum Starten der Modenkopplung dienten auf einem Piezo installierte Spiegel, sog.
Schmetterlings-Spiegel, um die nétigen Intensitatsfluktuationen herbeizufiithren. Typische
Ausgangsleistungen im modengekoppelten Betrieb lagen im Bereich von 250 mW bei ei-
ner Repetitionsrate von 76 MHz und Pulsdauern um 130 fs. Die spektrale Breite betrug
entsprechend ca. AApw gy = 7 nm. Die Pulsenergien ergaben sich entsprechend zu etwa

3-3,5nJ.

Erbium-Faserlaser-Oszillator

Im Hinblick auf einen kompakteren und zuverléssigeren Aufbau wurde der beschriebene
Ti:Saphir-Oszillator im Verlauf der Untersuchungen durch ein diodengepumptes Erbium-

Faserlasersystem ersetzt. Bedingt durch die grofle Oberflache der Faser und durch die
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effiziente Anregung durch Laserdioden bieten Faserlaser eine thermisch stabilere, kos-

tengiinstigere und vor allem wesentlich kompaktere Alternative.

Faser-Koppler O 4_

teiler Isolator

0*@0

Ausgangspuls

Abbildung 4.6.: Aufbau des Erbium-Faserlaser-Oszillators. Der Resonator ist ringférmig,
die Auskopplung erfolgt iiber einen Polarisationsstrahlteiler.

In Abbildung 4.6 ist der benutzte Faserlaseraufbau schematisch dargestellt. Aktives Medi-
um bildet die mit Erbium®-Ionen dotierte Faser, in die mittels Wellenléingen-selektiver
Faserkoppler (engl. wavelength-division-multiplexer) das 970 nm-Pumplicht der Laser-
diode in die Faser eingekoppelt wird. Die Pumpleistung lag typischerweise im Bereich
von 320 mW. Innerhalb des Ringlasers sind zwei Polarisationssteller untergebracht (P1
und P2). Mit ihnen kann durch gezieltes Verdrillen und Quetschen der Faser die Pola-
risation der entstehenden Laserpulse gedreht werden. Je nach eingestellter Polaristion
wird ein bestimmter Teil des Pulses am Polarisationsstrahlteiler ausgekoppelt. Ohne die-
se Polarisationssteller emittiert der Laser Strahlung im Dauerstrich-Betrieb bei 1,55 ym

Wellenlénge.

Innerhalb der Faser erfahrt die Laserstrahlung eine intensitatsabhéngige Polarisationsdre-
hung. Bei geeigneter Stellung der Polarisationssteller kann so ein intensitdtsabhéingiger
Verlustmechanismus am Auskoppler erreicht werden, wie er zur Modenkopplung nétig

ist. Abbildung 4.7 veranschaulicht diesen Zusammenhang.

Der Intensitéatsverlauf des Pulses ist als Projektion auf der y-z-Ebene dargestellt. Durch

die intensitidtsabhingige Polarisationsdrehung wird das Maximum des Pulses in seiner
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Polarisations-
strahlteilerwiirfel

Abbildung 4.7.: Mechanismus der Pulsverkiirzung innerhalb der Faser durch Ausnutzen
der intensitédtsabhédngigen Polarisationsdrehung nach [Thi 99].

Polarisation stérker gedreht als die Fliigel des Pulses. Bei korrekter Stellung des Pola-
risationsstrahlteilers werden so die Fliigel des Pulses abgeschnitten. Es kommt zu einer

Pulsverkiirzung.

Trotz der aufwendigeren Justage gegeniiber eines Kerr-Lens-Modelocking zeigte sich die-
ses Verfahren als duflerst stabil. Ein modengekoppelter Betrieb iiber mehr als 6000 h
ohne nochmaliges Justieren konnte so erzielt werden. Das System lieferte Pulsdauern im
Bereich von 100-130 fs mit Ausgangsleistung um 20 mW bei 1550 nm Wellenldnge und

einer Repetitionsrate von 60 MHz.

Um die so erzeugten Pulse in einem Titan-Saphir-Kristall verstirken zu kénnen, wur-
den die Frequenzen der Pulse mittels eines periodisch-gepolten Lithium-Niobat-Kristalls
(PPLN-Kristall) verdoppelt. Die Leistung bei 775 nm lagen anschlieBend bei 2 mW be-

ziehungsweise bei Pulsenergien um 25 pJ.

4.3. Ultrakurzpuls-Verstarker-Systeme

4.3.1. Stretcher und Kompressor

Da die mit den oben aufgefithrten Oszillatoren erreichten Ausgangsenergien zur Erzeu-

gung eines optischen Durchbruchs fiir die hier angestrebte Applikation nicht ausreichten,
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wurde eine Verstarkung der Pulse auf Pulsenergien in den pJ-Bereich hinein notig. Die
Verstarkung der ultrakurzen Pulse gestaltete sich aufgrund der hohen Spitzenintensitéten
innerhalb eines Pulses als schwierig. Bedingt durch diese Intensitéten treten bei gewdhn-
licher Verstirkung Effekte wie Selbstfokussierung und Strahlfilamentierung innerhalb der
Optiken auf, die zu der Beschédigung oder Zerstérung von Verstidrkerkomponenten fithren

konnen.

Puls
Regenerativer Kompressor
fs-Oszillator ‘Stretcher Verstarker
A T ——— — -

Abbildung 4.8.: Prinzip der CPA-Verstiarkung: Durch zeitliche und rdumliche Dehnung
der Pulse werden hohe Spitzenintensitdten innerhalb der Verstéirkeroptiken umgangen.

Um diese hohen Spitzenintensitdten zu umgehen, werden die vom Oszillator gelieferten
Pulse mithilfe von Gitteranordnungen zeitlich gedehnt. Abbildung 4.8 stellt die prinzipi-
elle Vorgehensweise der CPA-Verstiarkung dar. Zuerst wird der vom Oszillator emittierte
Puls mittels des sog. Stretchers zeitlich gedehnt. Die Spitzenintensitét wird dabei deut-
lich reduziert. Eine Verstirkung des gestreckten Pulses ist nun moglich. Die Intensitat
des Pulses wird grofler. Anschlieend durchlduft der Puls die Kompressoranordnung und
wird zu seiner urspriinglichen Pulsdauer komprimiert. Die Spitzenintensitéit des Pulses
erreicht schliellich die zur Bearbeitung notigen Werte. Innerhalb des Kompressors wird
auf transmittive Optiken verzichtet, da die am Ausgang des Kompressors sehr hohen Aus-
gangsleistungen diese beschéidigen konnten. Im benutzten CPA-System wurde der Puls
mittels einer Gitter-Anordnung um einen Faktor 4000 auf Pulsdauern von etwa 400 ps
gestreckt. Die prinzipielle Anordnung der Gitterkonfiguration ist in Abbildung 4.9 dar-
gestellt. Nach der Beugung an dem Gitter durchlaufen langwelligere (rote) Anteile des
7-10 nm-breiten Pulses einen kiirzeren Weg im Vergleich zu den kiirzerwelligen (blauen)

Anteilen. Die Pulse werden in sich auf das Gitter zuriick reflektiert. Anschlieffend laufen
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daher die roten Anteile voran, die blauen Anteile folgen, der Puls besitzt einen positiven

Chirp.

Im Kompressor werden die Pulse in einem dem Stretcher sehr dhnlichen Aufbau wie-
der in der Zeit gestaucht. Lediglich auf die Verwendung einer Linse wird im Kompressor
aufgrund der hohen Spitzenintensitdten der komprimierten Pulse verzichtet. Auch ein ex-
aktes Zuriickreflektieren wie im Stretcher wird vermieden. Der Puls wird leicht verkippt
gegeniiber dem Eingangspuls ausgekoppelt, da ein Auskoppeln mithilfe von Strahlteiler-
elementen, wie es im Falle des Stretchers vorgenommen wird, vermieden werden soll. Im
Gegensatz zum Stretcher besitzt der Kompressor eine negative Gruppengeschwindigkeits-
dispersion, so dass anschliefend alle spektralen Anteile des Pulses wieder iibereinander

liegen.

Gitter

\ /At
Eingangspuls

Abbildung 4.9.: Aufbau des Stretchers zur zeitlichen Dehnung der ultrakurzen Pulse.

Im vorliegenden System konnte mittels eines Retroreflektors die Strecke, die der spektral
aufgespaltene Puls durchléuft, im pm-Bereich eingestellt werden. Die Pulsdauer war so im
Bereich von 100 fs - 2 ps frei wéhlbar. Bei nicht maximaler zeitlicher Kompression tragt
der Puls daher einen nicht vollkommen korrigierten, positiven Chirp durch unvollstandige

Kompression in sich.

4.3.2. \Verstarker

Der Aufbau des gesamten Verstéirkersystems ist in Abbildung 4.10 dargestellt. Im Zen-
trum des Verstérkers befindet sich wiederum ein Ti:Sa-Kristall, der mittels eines intra-

cavity-frequenzverdoppelten Nd:YLF-Laser gepumpt wird. Die Ausgangsleistung im giite-
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Abbildung 4.10.: Gesamter Aufbau des CPA-Verstérkersystems.

geschalteten Betrieb betrug 8 Watt. Die Repetitionsrate des Lasers lief§ sich zwischen
1 kHz und 10 kHz variabel verdndern. Der Ti:Sa-Kristall befindet sich im Zentrum ei-
nes gefalteten Resonators, der den sogenannten regenerativen Verstéarker bildet. Zur Ein-
beziehungsweise Auskopplung der zu verstdrkenden Pulse in diesen Resonator ist ei-
ne Pockelszelle in den Aufbau integriert. Durch einen sogenannten %—Spannungspuls an
der Pockelszelle kann die Polarisation eines Laserpulses von horizontal-polarisiert durch
zweimaliges Passieren der Pockelszelle in vertikal-polarisiert gedreht werden. Mittels ei-
nes Strahlteilers kann so ein Puls aus der 60 MHz-Folge der Oszillatorpulse ausgewahlt
und in den regenerativen Verstarker eingekoppelt werden. Ohne die Oszillatorpulse be-
ziehungsweise bei deren nicht korrekter Einkopplung kann es durch die Pockelszelle zur
Giiteschaltung des Verstérkers kommen. Abbildung 4.11 zeigt ein solches Signal. Die auf-
modulierte Struktur griindet sich im Anschwingen zweier konkurrierender longitudinaler
Moden (engl. mode-beating). Bei Umlauf des Oszillatorpulses in dem gepumpten Ti:Sa-
Kristall wird dieser hochverstérkt. In Abbildung 4.12 ist ein entsprechendes Signal, das

an einem der hochreflektierenden Resonatorspiegel aufgenommen wurde, dargestellt.
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Abbildung 4.11.: Resonatorinterne Intensitéit des regenerativen Verstirkers ohne Ein-
koppeln des Seed-Pulses. Bedingt durch das Anschwingen zweier benachbarter Moden
kommt es zum sogenannten Mode-Beating.
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Abbildung 4.12.: Intensitidtsentwicklung eines im Resonator umlaufenden Puls. Die In-
tensitdt wird bis zu einem Maximum verstiarkt. Ohne ein Auskoppeln verringert sich
diese wieder durch resonator-interne Verluste.
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Bei jedem Umlauf erfahrt die Intensitdt des Pulses eine Verstdrkung; um einen 25 plJ-
Puls auf 100 pJ zu verstérken, bedarf es etwa 50 Umldufe mit einer Umlaufdauer von
jeweils 7 ns. Sobald die maximale Verstarkung erreicht ist, nimmt die Intensitét des im
Resonator umlaufenden Puls durch resonatorinterne Verluste wieder ab. Durch ein er-
neutes Schalten der Pockelszelle um wiederum % kann der im Resonator eingefangene
Puls wieder ausgekoppelt werden. Aufgrund der begrenzten Pumpleistung des Nd:YLF-
Lasers und der begrenzten thermischen Belastbarkeit des Verstéirkersystems wird nur
jeder 20.000-te Puls aus der 60 MHz-Pulsfolge in den regenerativen Verstérker eingekop-
pelt und hochverstarkt. Somit ergibt sich die maximale Repetitionsrate des Lasersystems

zu 3 kHz.

4.4. Charakterisierung von kurzen Pulsen

4.4.1. Autokorrelation

Eines der Hauptkriterien zur Bewertung von ultrakurzen Pulse ist die Uberpriifung der
Pulsdauer. Da im Femtosekundenbereich keine geeigneten Detektoren mit einer ausrei-
chenden Zeitauflosung zur Verfiigung stehen, muss die Laserpulsdauer iiber Autokorrela-
tion ermittelt werden. Dabei wird der zu charakterisierende Puls mit sich selbst vermes-

sen. Das zugrunde liegende Prinzip ist in Abbildung 4.13 dargestellt.
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Abbildung 4.13.: Prinzip der Autokorrelation; Pulsvermessung bei richtiger Justage (a),
Verzogerung eines Teilpulses zur Kalibrierung der CCD-Zeile (b), bei entsprechend
ldngeren Pulsen wird die rdumliche Ausdehnung der 2w-Strahlung breiter (c).

Der zu vermessende Puls wird mittels eines Strahlteilers in zwei gleiche Teile aufgeteilt.

Ein Teil des Pulses verlauft anschlieend {iber eine variabel einzustellende Verzogerungs-
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strecke. Anschliefend werden die beiden Pulsteile in einem Verdopplerkristall, iiblicher-
weise Beta-Barium-Borat (BBO), tiberlagert. Falls die Strecken, die die einzelnen Pulsteile
zuriicklegen, exakt gleich lang sind, iiberlagern sich beide Pulse im Kristall, sieche Abbil-
dung 4.13a. Bei geeigneter Stellung des Kristalls kann es zur Phasenanpassung zwischen

den Pulsen kommen und auf der Winkelhalbierenden wird frequenzverdoppeltes Licht

emittiert.
Da die beiden Pulse unter einem bestimmten
Winkel iiberlappen, kann das so emittierte blaue
% Licht mittels einer CCD-Zeile relativ einfach und
untergrundfrei detektiert werden. Die raumli-
che Lichtverteilung der verdoppelten Strahlung
Strahlteiler
entspricht dabei der sog. Autokorrelationsfunk-
EES;" tion. Uber eine definierte Verzogerung einer der
beiden Teilpulse kann die rdumliche Ausdeh-
I nung der CCD-Zeile durch eine Verschiebung
CCD-Zeile )
Verzogerung des 2w-Signals kalibriert werden (siehe Abbil-
dung 4.13.b.). Eine Verlédngerung der Pulsdau-
Abbildung 4.14.: Single-Shot- L . .
er resultiert in einer entsprechenden raumlichen
Autokorrelatoraufbau.

Verbreiterung des Uberlapps der beiden Teil-

pulse im BBO-Kristall und somit zu einem
rdumlich breiteren Signal an verdoppelter Strahlung, Abbildung 4.13.c. Die Breite der
Autokorrelationsfunktion skaliert daher linear mit der Pulsdauer der zu vermessenden
Pulse [Rul 98]. Bei Kenntnis des spektralen Verlaufs des zu vermessenden Laserpulses
kann anschliefend die Pulsdauer errechnet werden ( niheres siehe Abschnitt 4.4.2). Da
jeweils ein- und derselbe Puls zur Vermessung benutzt wird und kein Mittelungsverfah-
ren zur Aufnahme des Autokorrelationssignals notig ist, spricht man von einem Single-
Shot-Autokorrelator [Sal 87]. Ein solcher Autokorrelator wurde im Rahmen dieser Arbeit
aufgebaut (Abbildung 4.14). Zusitzlich zu diesem System stand ein sogenanntes FROG-
Autokorrelationssystem (engl. frequency resolved optical gating) der Firma FEMTOS zur
Verfiigung. Im FROG wird das frequenzverdoppelte Licht vor Auswertung durch die

CCD-Zeile iiber ein Gitter spektral aufgespalten. Zusétzlich zu der Information {iber
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die Pulsdauer ist so eine Messung der spektralen Zusammensetzung moglich, auch im

Hinblick auf einen eventuellen Chirp.
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Abbildung 4.15.: Autokorrelationssignal eines hochverstéirkten fs-Pulses aufgenommen
mit einem Single-Shot-Autokorrelator. Die Autokorrelationsbreite betréagt 188 fs.

In Abbildung 4.15 ist ein Autokorrelationssignal eines fs-Pulses nach Verstarkung im
regenerativen Verstérker dargestellt. Die Autokorrelationsbreite des Pulses betragt 188 fs.
Die rdumliche Ausdehnung auf der zur Messung verwandten CCD-Zeile hat eine FWHM-
Breite von etwa 110 pum. Bei bekanntem Spektrum kann diese Breite in eine zeitliche

Breite umgerechnet werden.

Vor der Verstiarkung im CPA-System besitzen die Pulse eine Autokorrelationsbreite um
110 fs, siehe Abbildung 4.16. Aufgrund der hohen Repetitionsrate im Bereich von 60 MHz
wurde dieses Signal mittels eines interferometrischen Autokorrelators aufgenommen. Der
Unterschied zum Single-Shot- Autokorrelator besteht im wesentlichen aus der Vermessung
des Pulses {iber Interferenz durch einen Michelson-Interferometeraufbau. Ein Spiegel des
Interferometers wird mit relativ niedriger Frequenz von einigen Hertz bewegt. Das erge-

bende Messsignal ist daher durch Interferenz moduliert, siehe Abbildung 4.16.
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Abbildung 4.16.: Autokorrelationssignal mehrerer Oszillatorpulse aufgenommen mit ei-
nem interferometrischen Autokorrelator. Die Autokorrelationsbreite betrigt 110 fs.

4.4.2. Spektrum

Wie im vorhergehenden Abschnitt angesprochen, ist zur exakten Bestimmung der Puls-
dauer eine Kenntnis des Spektrums vonnéten. Da Frequenz- und Zeitraum iiber Fourier-
transformationen verkniipft sind, ist die jeweilige Pulsdauer eng an die spektrale Breite ei-
nes Pulses gekoppelt. Besitzt der Puls eine GauB-formige spektrale Intensitétsverteilung,
so transformiert sich diese Gauf3-Verteilung auch in den Zeitraum. Die FWHM-Breite in

den jeweiligen Réumen ist durch das Zeit-Bandbreiten-Produkt verkniipft [Sie 86]:

(4.1) AfAT > 0,5

Ein sogenannter bandbreiten-begrenzter Puls erfiillt Gleichung 4.1 mit Werten um 0,5.
Besitzt der Puls hingegen einen Chirp oder eine Phasen-Substruktur beziehungsweise
kein reines GauBspektrum oder Sech?-Spektrum, so nimmt das Zeit-Bandbreiten-Produkt

Werte deutlich iiber 0,5 an.

Zuséatzlich wird der zeitliche Verlauf des Pulses und somit auch der spektrale Verlauf zur
absoluten Bestimmung der Pulsdauer im Rahmen der Autokorrelation benétigt. Durch
die in Abschnitt 4.4.1 geschilderten Messmethoden werden lediglich die Autokorrelati-

onsbreiten der jeweiligen Pulse ermittelt. Je nach Spektrum muss diese Breite durch
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entsprechende Faktoren korrigiert werden. Fiir ein GauB-férmiges Spektrum ergibt sich
ein Korrekturfaktor von 0,707; ein Sech?-Verlauf ergibt einen Korrekturwert von 0,648

[Rul 98).

Zur Kontrolle der Spektren stand ein Spektrograph der Firma IST REES fiir den Be-
reich zwischen 800 und 2000 nm sowie fiir den Bereich zwischen 200 und 1000 nm zur
Verfiigung. Die Ausleserate des Detektorarrays betrug etwa 100 Hz und begrenzte damit
den Einsatz des Spektrographen auf sehr hohe Repetitionsraten im MHz-Bereich. Mit die-
sem Gerdt wurden die Spektren der Oszillatorpulse vor und nach Frequenzverdopplung
kontrolliert. Zur Erfassung des Spektrums der hochverstéarkten Pulse mit Repetitionsra-
ten im kHz-Bereich wurde ein Spektrograph der Firma ANDO mit einem Messbereich

zwischen 350 nm und 1750 nm eingesetzt.
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Abbildung 4.17.: Spektren der Faserlaser-Oszillatorpulse vor (a) und nach Frequenzver-
dopplung (b) in der PPLN-Struktur, [Rip 00)].

Die Spektren der Oszillatorpulse sind in Abbildung 4.17.a. und b. wiedergegeben. Spek-
trum 4.17a. zeigt die spektrale Intensitéat der fs-Pulse nach Auskoppeln aus dem Faser-
laseroszillator. Das Spektrum ist bedingt durch Dispersion hoherer Ordnung inhomogen
und von einzelnen Intensitétsspitzen durchsetzt. Die gesamte Breite betriagt etwa 60 nm
um eine Zentralwellenldnge von 1550 nm. Das inhomogene Spektrum lésst eine exakte
Umrechnung der Autokorrelationsbreite des Faserlasersignals aus Abschnitt 4.2.2 nicht
zu. Die gemessene Autokorrelationsbreite von 110 fs gibt daher nur eine obere Grenze fiir

die Pulsdauer der Ostzillatorpulse wieder.
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Nach Frequenzverdopplung in der periodisch-gepolten Struktur ergibt sich eine deut-
liche Glattung des Spektrums (siehe Abbildung 4.17.b.). Dies hdngt mit Zwei-Wellen-
Mischprozesse innerhalb des Lithium-Niobats zusammen. Die spektrale FWHM-Breite
betragt etwa 17 nm. Die scharfen Kanten am Rande des Spektrums werden durch die

begrenzte spektrale Akzeptanz der periodischen Struktur hervorgerufen.
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Abbildung 4.18.: Spektrum der ultrakurzen Pulse nach Durchlauf durch den regenerativen

Verstérker, es ergibt sich ein nahezu reines Gau-formiges Spektrum, siehe gestrichelten
Fit, [Rip 00]

Die hochverstiarkten Pulse besitzen das in Abbildung 4.18 dargestellte Spektrum. Die
spektrale Breite betragt 12,7 nm. Der Verlauf der spektralen Intensitét ist nahezu Gauf3-
formig. Die gestrichelte Kurve entspricht einer GauB-Kurve. Die Pulsdauer dieser Pulse
errechnet sich aus der Autokorrelationsbreite von 188 fs (siche Autokorrelationssigna-
le aus Abbildung 4.15) unter der Annahme eines GauB-férmigen Spektrums zu 122 fs.
Das Zeit-Bandbreitenprodukt der hochverstirkten Pulse betrégt daher etwa 0,75. Die
Abweichung vom Wert eines bandbreiten-begrenzten Pulses ist durch nicht vollstédndige
Komprimierung innerhalb der Kompressoranordnung zu erklaren. Wahrend der Frequenz-
verdopplung innerhalb der periodisch-gepolten Struktur erfahrt der Puls aufgrund von
Dispersion einen Chirp, der nicht vollstdndig durch die Kompressoranordnung zu kompen-
sieren ist. Zusétzlich ist die Bandbreite der Gitteranordnung des Kompressors begrenzt

und fiihrt zu Verlusten und damit ebenfalls nicht bandbreiten-begrenzten Pulsen.



5. Experimentelle Methoden der
Gewebedisruption an

Modellsubstanzen

5.1. Uberblick

Zur Bestimmung geeigneter Laserparameter fiir die intrastromale Photodisruption und
zur ndheren Untersuchung der Begleiteffekte der Gewebebearbeitung mittels ultrakur-
zer Pulse wurden grundlegende Untersuchungen an Modellsubstanzen vorgenommen. Zu
Beginn stand dabei die Ermittlung der zum optischen Durchbruch noétigen Intensitéts-
schwelle fiir verschiedene Fokussierungswinkel und Pulsdauern im Vordergrund. Des Wei-
teren wurden mittels Kurzzeitfotografie Aufnahmen der Entstehung und Dynamik laser-
induzierter Kavitationsblasen angefertigt. Die Auswertung dieser Aufnahmen beinhalte-
te neben der reinen Groflenvermessung weiterfithrende Rechnungen im Hinblick auf die
am Laserfokus deponierten Energie. Zusétzliche Begleiteffekte wurden durch Druckmes-
sungen, chemische Analysen von Restprodukten und durch spektroskopische Messungen

naher untersucht.

o7
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5.2. Bestimmung der Durchbruchschwelle

5.2.1. Bestimmung der FokusgroBe

Voraussetzung fiir eine genaue Bestimmung der zum Durchbruch fithrenden Intensitéts-
schwelle ist eine moglichst exakte Kenntnis der Fleckgrofle des fokussierten Laserstrahls
am Ort des Durchbruchs. Hierzu wurde eine Messerschneide senkrecht zur Laserstrahl-
achse verfahren und die transmittierte Strahlung gemessen. Aus dem sich ergebenden
Verlauf kann durch Differentation das Strahlprofil gewonnen werden. Die einzelnen e%—
Radien dieser Profile wurden iiber verschiedene z-Positionen entlang der Laserstrahlachse

aufgenommen und aufgetragen. Uber die folgende Formel konnte der minimale Strahlra-

dius im Fokus wy bestimmt werden [Kog 66]:

M? stellt dabei ein Ma$ fiir die Fokussierbarkeit der Laserstrahlung, i.e. die Abweichung

der real erreichbaren von der theoretisch moglichen Fleckgrofle, dar. Fiir jede der ver-
wendeten Fokussieroptiken als auch fiir jede eingestellte Pulsdauer wurde so die erreichte

Fleckgrofle der Laserstrahlung eruiert.

5.2.2. Schwellenergie fiir verschiedene Pulsdauern

Zur Bestimmung der Durchbruchschwelle kénnen verschiedene Kriterien als Anhaltspunkt
dienen. Im Bereich relativ langer Pulse um einige Nanosekunden bis hin zu etwa 10 Piko-
sekunden ist der optische Durchbruch begleitet von Plasmaleuchten im sichtbaren Wel-
lenldngenbereich, welches relativ problemlos detektiert werden kann. Bei Reduzierung der
Laserpulsdauer auf Werte von einigen Pikosekunden beziehungsweise im Femtosekunden-
bereich konnte diese Strahlung bislang nicht nachgewiesen werden [Noa 98|. Eine andere
Moglichkeit stellt die Detektion der den Durchbruch begleitenden Druckwellen dar. Da
die entstehenden Drucktransienten im fs-Bereich sehr schnell gedampft werden, konnen
diese unter Umstianden unter der Detektionsempfindlichkeit der verwandten Drucksenso-

ren liegen und so zu verfilschten beziehungsweise zu erhéhten Schwellwerten fithren.
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Ein zuverldssigeres Kriterium bildet die Detektion der entstehenden Kavitationsblase, da
auch durch diese letztlich das Gewebe getrennt wird. Die Blase kann direkt optisch durch
Streuung eines Probelaserstrahls oder durch geeignete abbildende Systeme nachgewiesen
werden. Im Rahmen dieser Arbeit wurde die Detektion mithilfe stark vergrofiernder Kurz-
zeitfotografie gewéhlt. Auf den Messautbau wird im folgenden Abschnitt 5.3.1 genauer
eingegangen. Fiir eine feste Fokusgrofie wurde die Laserpulsenergie so weit erhoht, bis ein
reproduzierbares Auftreten einer Kavitationsblase am Ort des Fokus festgestellt werden
konnte. Dazu wurde das Fokusvolumen etwa 2 us nach der Laserpulsapplikation iiber eine
Kamera beobachtet. Die so erhaltene Energie bezieht sich somit auf ein 100-prozentiges

Auftreten des optischen Durchbruchs und wird im Folgenden daher mit Fqy bezeichnet.
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Abbildung 5.1.: Schwellbestrahlungsstérke zur Durchbrucherzeugung in Wasser bei Fo-
kussierung mittels der 30 mm-Linse fiir Pulsdauern zwischen 120 fs und 650 fs.

Der applizierte Laserpuls wurde seitlich in eine mit Wasser gefiillte Kiivette fokussiert.
Abbildung 5.1 zeigt die sich ergebenden Schwellenergien bei Fokussierung iiber eine
30 mm-Linse (Oporus = 11,4°) fiir Pulsdauern von 120 fs bis 650 fs. Der eingezeich-
nete Fit zeigt einen Verlauf f(7) ~ 7 + /7 basierend auf theoretischen Modellen von
Loesel et. al. [Loe 96]. Die geringste Pulsdauer liefert entsprechend der Erwartungen die

geringste Schwellenergie beziehungsweise Schwellintensitéit, da die Fleckgrofie konstant
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gehalten wurde.

5.3. Kavitationsblasendynamik

5.3.1. Kurzzeitfotografie

Mittels der Kurzzeitfotografie ldsst sich der Ablauf der dynamischen Kavitationseffek-
te am Ort des Durchbruchs beobachten. Die aufgenommenen Bilder stellen dabei nicht
Aufnahmen ein und desselben Ereignisses dar. Vielmehr wird ein Einzelbild pro Ereig-
nis aufgenommen. Mit jeder neu entstehenden Kavitationsblase wird die Verzogerung der
Aufnahme gegeniiber dem Laserpuls um einige Nanosekunden verschoben. Voraussetzung
ist eine hohe Reproduzierbarkeit der stattfindenen Ereignisse am Ort des Laserfokus. Die
in dieser Arbeit prisentierten Aufnahmen wurde mittels sogenannter Hellfeldschlierenfo-

tografie aufgenommen. In Abbildung 5.2 ist der verwendete Aufbau dargestellt.
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Abbildung 5.2.: Aufbau der Hellfeldschlierenfotografie zur Beobachtung der Kavitations-
blasen.

Der Ort des Laserfokus wurde mit einem 20 ns-Lichtpuls aus eine Blitzlampe der Firma
NANOLITE beleuchtet. Die Verzogerung dieses Pulses gegeniiber dem applizierten Laser-
puls lief3 sich in 50 ns-Schritten einstellen. Die so beleuchteten Vorgéinge wurden mittels
einer stark-vergrofiernden Optik (750%) auf den CCD-Chip einer Kurzzeitkamera der Fir-
ma PCO, Typ Flashlight, abgebildet. Die schnellste Verschlusszeit der Kamera betrug
1 us. Die erreichbare Zeitauflosung determinierten daher die 20 ns-Pulse der Blitzlampe.

Um Bilder mit hoherer Zeitauflésung zu erstellen, diente ein Teil des applizierten La-
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serpulses als Beleuchtung, der zuvor iiber einen Strahlteiler ausgekoppelt und iiber eine
Verzogerungsstrecke zum Fokusvolumen gefiihrt wurde. Zusétzlich wurde eine Repeti-
tionsrate des Lasers von 10 Hz gewéhlt, um eine Wechselwirkung mit zuvor produzierten

Blasen auszuschlief3en.

Dynamik im ns-Bereich (Beleuchtung mittels fs-Pulsen)

Aufgrund der Kohérenz der fs-Pulse traten bei der Beleuchtung Speckle-Muster auf. Um
den Kontrast der Aufnahmen zu erhéhen, wurde von den einzelnen Bildern eine digitale

Hintergrundsubtraktion durchgefiihrt.

Bereits bei Einstellung von 1 ns Zeitverzogerung lief sich am Ort des Fokus die Ausbil-
dung einzelner auf den Fokus zulaufender Filamente beobachten (siehe Abbildung 5.3).
Diese blieben {iber den einstellbaren Zeitraum bis zu 11 ns in Form und Gréfle un-
verandert. Mit zunehmender Pulsenergie wuchsen diese filamentartigen Strukturen dem

einfallenden fokussierten Laserstrahl entgegen.

S Wasser

delay: 5ns

Abbildung 5.3.: Filamentbildung in Wasser 5 ns nach Laserpulsapplizierung. Der fokus-
sierte Laser fallt von rechts ein (Pfeil), [Maa 99].

Diese Streifen- bzeziechungsweise Filamentbildung konnte bereits von Noack [Noa 98] be-
obachtet werden. Aufgrund ihrer Lebensdauer von einigen ps wurden diese Streifen als

lokale Aufheizung des Wassers durch den filamentierten Laserstrahl gedeutet.
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Abbildung 5.4.: Filamentbildung in Gelatine aufgenommen 10 min. nach Erzeugung durch
mehrere Laserpulse.

Bei Bestrahlung einer Gelatine-Probe mit 95 % Wassergehalt durch den fokussierten La-
ser lief} sich eine identische Filamentbildung beobachten. Diese ausgebildeten Filamente
blieben jedoch ldngerfristig in der Gelatineprobe erhalten und waren auch mehrere Mi-
nuten nach der Bestrahlung mit dem Lichtmikroskop sichtbar (siche Abbildung 5.4). Die
Durchmesser dieser Filamente lagen im Bereich um 3 pm. Mit zunehmender Zahl der
applizierten Laserpulse pragten sich die Filamentstrukturen intensiver aus, bis der Kon-
trast ab etwa 100 Pulsen konstant blieb. Zusétzlich gebildete Filamente konnten nicht

beobachtet werden, lediglich bereits bestehende wurden intensiviert.

Die Erzeugung identischer Strukturen gelang auch in PMMA-Proben, wie in Abbil-
dung 5.5 gezeigt. Bei den sehr hohen Pulsenergien, bis zu 300 pJ, zeigten sich im Verlauf

einzelner Filamente eine Serie von Schiden beziehungsweise Durchbruchstellen.

Als Entstehungsursache fiir diese Streifen ist sicherlich der Einfluss der Selbstfokussie-
rung zu nennen. Durch Inhomogenitédten im Strahlprofil (engl. Hot Spots) treten verein-
zelt Orte mit erhdhter Intensitit auf, die durch Selbstfokussierung zur Filamentierung
des Strahls fithren [Yam 01]. Entlang des Verlaufs eines solchen Filaments ist die Inten-
sitdt noch nicht ausreichend um die Schwellintensitdat zur Ziindung eines Durchbruchs
zu erzielen. Jedoch kommt es bedingt zur Strukturdnderung und somit Brechungsin-

dexénderung, wie sie beobachtet werden konnte. Als Ursache fiir diese Strukturverénde-
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500 pm -

Abbildung 5.5.: Filamentierung in PMMA. Die einzelnen Durchbruchstellen sind inner-
halb einzelner Filamente sichtbar.

rung kidme ein Aufschmelz- und anschlieBender Rekristallisationsprozess in Frage. Die
nicht vollkommen reversible Kristallisation fiithrt zur Strukturveréinderung des Mediums.
Eine entsprechende Aufschmelzung verbunden mit einer folgenden Rekristallisation des
bearbeiteten Materials knapp unterhalb der Abtragsschwelle konnte von Solokowski et.

al. durch Rontgenbeugungsexperimente in Silizium nachgewiesen werden [Sol 98].

Verschiedene Arbeitsgruppen konnten eine Anderung im Brechungsindex durch gezieltes
Arbeiten knapp unterhalb der Intensitdtsschwelle fiir den optischen Durchbruch erreichen
und dadurch Wellenleiterstrukturen herstellen [Hir 98] [Nol 99b]. Beispielsweise konnten
in Experimenten von Hirao et. al. eine Brechungsindexerh6hung um 0,035 durch Ap-
plikation von 10 Laserpulsen knapp unterhalb der Schwelle erreicht werden. Die Grup-
pe um Chris Schaffer erreichte &hnliche Werte mit einer Erhohung von 0,030 nach 20
Pulsen [Sch 00]. Beide Gruppen fithren diese Brechungsindexerhthung auf eine lokale

Dichteerhohung zuriick.

Ob die in Wasser gefundenen Brechungsindexvariationen tatséchlich auf thermische Er-
warmung zuriickzufiithren sind, 1dsst sich anhand von Rechnungen nur schwer abschétzen.
Aufgrund der relativ groben Auflésung der Aufnahmen stellt sich bereits eine Schétzung
der Anzahl und Léange der einzelnen Filamente als sehr schwierig dar. Wird als grobe
Abschétzung eine Lénge von etwa 1,1 mm angenommen und eine rdumliche Ausdehnung

von etwa 3 um im Durchmesser, analog zu den in Gelatine beobachteten Strukturen und
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von einer Anzahl von 10 solcher Filamente ausgegangen, so errechnet sich das Volumen
dieser Streifen insgesamt zu 3,2 x 1077 em?®. Die Energiedichte ergibt sich unter der

Annahme, dass die gesamte deponierte Energie in die Bildung der Streifen konvertiert

3kJ

wird und unter Beriicksichtigung einer 48 %-igen Transmission zu Ep;.ee = 0,16 p

Die resultierende Temperaturerh6hung innerhalb der Streifen ldge damit um 38 °C. Dies

entspricht einer Brechungsindexveréinderung um etwa 0,005.

Dynamik im us-Bereich (Beleuchtung mittels 20 ns-Pulsen)

Eine Abfolge der Kavitationsblasendynamik bei Fokussierung mittels einer 30 mm-Linse
eines 175 fs-Pulses bei einer Pulsenergie von 5 pJ ist in den Abbildungen 5.6 gegeben.
Die eingestellte Verzogerung des beleuchtenden Pulses ist in der linken unteren Ecke des
jeweiligen Bildes angegeben. Im Rahmen der Arbeit wurde so durch Aneinanderreihen
aus 200 Einzelbildern eine Filmsequenz zur Veranschaulichung der dynamischen Prozes-
se erstellt. Aus diesen sind hier 20 Einzelbilder dargestellt. Die Abfolge ist nicht mit
dquidistanter Verzogerung abgebildet, um die wichtigsten Schritte in der Dynamik zu

erfassen.

Zu Beginn, 50 ns nach der Energiedeponierung, bildet sich am Ort des Fokus eine Ka-
vitationsblase. Sie folgt in Form der axialen Ausdehnung des fokussierten Laserstrahls,
in dem die Intensititsschwelle zur Plasmabildung {iberschritten wurde. Sehr deutlich ist
die filamentdhnliche Struktur der Energiedeponierung zu erkennen. Im Folgenden strebt
die entstandene Blase der Kugelform entgegen. Die unterschiedlich starken Kriimmungs-
radien bedingen aufgrund der Oberflichenspannung eine vertikale Ausdehnung, wéhrend
sich die Blase in axialer Richtung einzuschniiren beginnt. Die Kugelform wird nach etwa

2,5 us erreicht.

Die Winde der Blase schwingen iiber den Gleichgewichtsradius hinaus und fiithren zum
Blasenkollaps 2,65 ps nach der Durchbruchziindung. AnschlieBend beginnt ein weiterer
Schwingungszyklus. Im Gegensatz zum ersten Schwingungszyklus bildet sich die Blase
nun in einer oblaten anstelle einer prolaten Form aus. Nach etwa 4 us kollabiert auch
diese Blase. Anschlieffend ist das Aufschwingen einer weiteren, radialsymmetrischen Blase
nach etwa 4,2 us zu beobachten. Diese Blase schwingt bis zu einer Gréfie von 6 pm Radius

auf und bleibt in dieser Form bestehen. Sie bleibt, wie in den Abbildungen gezeigt, fiir
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Abbildung 5.6.: Kavitationsblasendynamik 50 ns - 10 ps nach Durchbrucherzeugung bei
einer Pulsenergie von 5 puJ und Pulsdauer von 175 fs. Der Laser féllt von rechts ein

[Rip 00].
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weitere 10 us stabil und beginnt zur Oberflache des Wassers aufzusteigen. Im Hinblick auf
das fehlende Kollabieren kann diese Blase nicht aus reinem Wasserdampf bestehen wie im
Falle sonst beobachteter Kavitationsblasen, da die in der Blase befindlichen Gase nicht
wieder kondensieren, sondern erst einige Millisekunden bis Sekunden spéter im Wasser

in Losung gehen.
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Abbildung 5.7.: Axialer und vertikaler Kavitationsblasenradius 50 ns-10 ps nach Plas-
maziindung, [Rip 00].

Der Graph in Abbildung 5.7 stellt die Ausdehnung der in Abbildung 5.6 gezeigten Ka-
vitationsblase in axialer und vertikaler Richtung dar. Deutlich ist das Aufschwingen der
Blase bis zu einem maximalen Radius von 71 pym in axialer Richtung und 19 pm in ver-
tikaler Richtung zu erkennen. Bei 2,6 us kollabiert die Blase sowohl in axialer als auch in
vertikaler Richtung. Nach einem wiederholten Aufschwingen zu etwa 18 pm in axialer und
vertikaler Richtung kollabiert die Blase ein zweites Mal bei etwa 4 us und schwingt an-
schlieflend zu der bereits erwiahnten Gasblase von 6 um Radius auf. Auf die Bestimmung

der in dieser Blase enthaltenen Gase wird in Abschnitt 5.5 ndher eingegangen.
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5.3.2. Konversion in mechanische Energie

Ausgehend von dem maximalen Radius der aufschwingenden Kavitationsblase und der
Oszillationsperiode ist eine Berechnung der deponierten mechanischen Energie moglich.
Basierend auf Rechnungen von Cole kann {iber die maximale Oberflichenspannung der
ausgedehnten Kavitationsblase der Anteil der deponierten Energie extrahiert werden

[Col48]:
4
(52) EKav = gﬁ(po - pv)Riwx

Dabei wird als Radius R,,., der maximale Radius der sphérischen Kavitationsblase an-
genommen, p, steht fiir den Dampfdruck bei Umgebungstemperatur, py, bezeichnet den
entsprechenden Dampfdruck bei atmosphérischem Druck. Bei nicht sphérischen Kavitati-
onsblasen kann Untersuchungen von Vogel et. al. zufolge der entsprechende Radius einer
kugelférmigen Blase mit dquivalentem Volumen eingesetzt werden [Vog 98b]. Aufgrund
der unbestimmten Umgebungstemperatur wurde zur Berechnung der Parameter pg — p,

aus der Rayleigh’schen Formel berechnet [Kna 71]:
T

0,915, /—2r0_

Po—DPv

(53) Rmax -

po stellt die Dichte des Wassers dar. Mit den zuvor gemessenen Radien R, = 71 pum fiir die
maximale axiale Ausdehnung und R, = 19 um ergibt sich als Radius R,,,, = 36,14 um
der sphérischen Blase. Mit der Kollapszeit T = 2,6 us errechnet sich eine deponierte
Energie von Eg,, = 0,23 nJ. Der Anteil der deponierten Energie, der in mechanische

Energie der Kavitationsblase konvertiert wurde, ergibt sich mithilfe folgender Formel:

EKav

5.4 =
( ) 1 EPuls - ETrans

Bei einer Transmission von 48 % (fiir einen 100 fs-Puls, [Vog 00]) und einer Pulsenergie

von Ep,s = 5 puJ ergibt sich der Prozentsatz zu 0,011 %.

5.4. Messung akustischer Transienten

Zur Aufnahme der entstehenden Drucktransienten wurde ein fiir Wasser geeichtes Na-
delhydrophon der Firma FORCE INSTITUTES, Typ MHA 9-4, mit einer aktiven De-

tektionsfliche von 400 ym Durchmesser und einer Ansprechzeit von 4 ns eingesetzt. Die
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Halbwertsbreite der gemessenen Drucktransienten ergab sich zu etwa 150 ns und liegt
somit ausreichend weit {iber der Ansprechzeit des Hydrophons. Die relativ grofle Detek-
torflache fithrt jedoch zu einer Verfilschung der Transientenform, insbesondere nahe am
Ort des Fokus. Die Messungen erfolgten daher lediglich bis zu einem minimalem Abstand

von 200 pm vom Durchbruchsort.

Die einzelnen Drucktransienten wurden innerhalb einer mit Wasser gefiillten Kiivette er-
zeugt, in die die fs-Pulse bei verschiedenen Energien unter Verwendung der 30 mm-Linse
fokussiert wurden. Uber eine Mikropositioniereinheit konnte der Abstand des Detektor-

kopfes des Hydrophons vom Ort des Durchbruchs in Schritten von 10 pym variiert werden.
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Abbildung 5.8.: Aufgenommene maximale Druckamplituden in verschiedenen Abstédnden
vom Durchbruchsort bei Epys = 4 pJ und Epys = 10 pJ, [Maa 99]. Die eingezeichneten
Kurven folgen einem %—Verlauf.

Bei Auftragung der einzelnen maximalen Druckamplituden zeigt sich deutlich ein
%—Abfall. Abbildung 5.8 gibt den Abfall der Druckamplituden fiir Laserenergien von
Epus = 4 pJ und Epys = 10 pJ wieder. Aufgetragen sind die Signale fiir Abstéinde
zwischen 200 pm und 1100 pgm vom Ort des Durchbruchs. Fiir eine applizierte Laser-
pulsenergie von 10 uJ ergeben sich maximale Druckamplituden von 10 bis zu 16 bar in
Absténden von 1100 pgm und 200 gm vom Ort des Fokus. Bei einer Verminderung der

Energie pro Puls auf Werte um 4 pJ verringern sich diese Amplituden auf Werte von 7
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und 4 bar.

Der %-Abfall der Druckamplituden ldsst erkennen, dass die Messungen bereits im Fernfeld
der Drucktransienten durchgefiihrt wurden. Simulationsrechnungen von Noack lassen auf
deutlich hohere Amplituden im Bereich einiger kbar sehr nahe am Ort des Fokus schlieflen
[Noa 98]. Durch die extrem hohe Dédmpfung solcher Stofiwellen werden diese Druckam-

plituden schnell auf Werte einiger bar vermindert.

Im Hinblick auf eine spétere klinische Anwendung sind hohe Druckamplituden insbe-
sondere an akustischen Grenzflichen, wie sie zum Beispiel das Endothel darstellt, zu
vermeiden. Bei einem intrastromalen Arbeiten betrégt der Abstand zum Endothel min-
destens 200 pm. Die akustischen Transienten sind also bereits zu Schallwellen im Fernfeld
geddampft. Im Vergleich zu Excimerlaser-induzierten Druckwellen liegen diese Werte et-
wa zwei Grofenordnungen niedriger [Lub 94]. Die relativ groBen Halbwertsbreiten der
gemessenen Signale sind auf hauptséchlich auf die relativ grofile Detektorfliche des Hy-
drophons zuriickzufiihren. Eine eingehendere Untersuchung der entstehenden Transienten
am Endothel, insbesondere mit Detektoren mit entsprechend kleineren Detektorflachen,

ist im folgenden Kapitel in Abschnitt 6.6 gegeben.

5.5. Gaschromatographische Analyse

Aufgrund der in Abschnitt 5.3.1 gefundenen resistenten Gasblasen, welche wahrend der
Photodisruption im Wasser produziert werden, wurden gaschromatographische Unter-
suchungen beziiglich des Blaseninhaltes vorgenommen. Zur Analyse der Gasbestandteile
wurden Probeglidschen mit einem Fassungsvermdégen von 1,5 ml fiir verschiedene Messrei-
hen mit physiologischer Kochsalzlosung, destilliertem Wasser sowie mit C'O,-geséttigtem
Wasser vollstindig gefiillt und mittels einer gasdichten Membran verschlossen. Durch
die Winde der Glasflaschen wurden Laserpulse mit einer 30 mm Linse fokussiert und
so Gasblasen innerhalb der geschlossenen Behilter gebildet. Um moglichst viel Gas zu

produzieren, wurde mit 600 uJ eine Energie weit oberhalb der Schwelle gew#hlt.

Nach der Gasproduktion konnte mittels einer gasdichten Spritze eine Probenmenge aufge-
zogen und in den Gaschromatographen injiziert werden. Der Gaschromatograph bestand

aus einer 25 m langen Sdule mit einem Durchmesser von 0,53 mm, Typ Megabore, und
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Abbildung 5.9.: Aufbau des Gaschromatographen.

einem Wiérmeleitfiahigkeitsdetektor. Direkt nach der Injektion werden die Probengase io-
nisiert und in die S&aule geleitet. Durch in der Sdule enthaltenen Molsiebe mit einem Poren-
durchmesser von 5 Angstrém werden die einzelnen Gasbestandteile durch Physiosorption
retadiert. Jede Komponente kann anschlieend durch eine veréinderte Warmeleitfahigkeit
A(t) am Wérmeleitfihigkeitsdetektor nachgewiesen werden. Jedes Gas besitzt eine cha-
rakteristische Anstiegszeit oder auch Retenzionszeit. Als Trigergas wurde die verwendete

Saule mit Argon geflutet.

Verschiedene Messungen des Warmeleitfahigkeitsverlaufs am Detektor nach Durchlaufen
der Séule sind in Abbildung 5.10 gezeigt. Dargestellt sind die Verlaufe fiir die Gasprobe
aus der physiologischen Kochsalzlosung nach Plasmaziindung im Innern der Probenfla-
sche. Zusétzlich wurden eine mit molekularem Wasserstoff verdiinnte Probe sowie eine
Probe reiner molekularer Wasserstoff als externer Standard injiziert. Zwei signifikante
Ausschldge sind zu erkennen: Der erste Ausschlag am Detektor beginnt bei 0,5 min mit
einem Anstieg bis zu einem Maximum bei 0,53 min. Dieser Ausschlag war bei allen drei
Proben vorhanden und ldsst daher den eindeutigen Schluss zu, dass durch Photodissozia-
tion wahrend des optischen Durchbruchs molekularer Wasserstoff produziert wurde. Der
zweite Ausschlag, mit erheblich geringerer Intensitdt, wurde bei 0,65 min. gemessen. Die-
ser zweite Peak lief sich lediglich in den mit Kochsallésung gefiillten Proben nachweisen.
Aufgrund des nachgewiesenen Wasserstoffs, ist auch molekularer Sauerstoff als Bestand-
teil anzunehmen. Eine leichte Verkiirzung der gefundenen Zeit gegeniiber der erwarteten

Retenzionszeit von molekularem Sauerstoff deutet auf einen Anteil an Hintergrundluft
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Abbildung 5.10.: Warmeleitfahigkeitsverlauf fiir verschiedene Proben am Detektor A(t),
[Maa 99].

insbesondere Stickstoff hin. Der deutlich geringere Ausschlag wird einerseits durch eine
reduzierte Empfindlichkeit des Detektors in diesem Bereich hervorgerufen. Die Warme-
leitfahigkeit von Sauerstoff bei Raumtemperatur betrégt 0,026 m—V¥< gegeniiber 0,184 %
von Wasserstoff. Des Weiteren ist die Loslichkeit von Sauerstoff gegeniiber Wasserstoff in
Wasser unter Normalbedingungen etwa doppelt so hoch. In 1 1 Wasser werden 15,6 cm?

an Hy und 34,3 cm® O, gelost [Gme 25].

5.5.1. Konversion in Dissoziationsenergie

Die in Photodissoziation konvertierte Laserpulsenergie lasst sich anhand einer einfachen
Rechnung abschéitzen. Unter der Annahme, dass die beobachtete resistente Gasblase mit
einem Durchmesser von 6 pum bei Applikation eines 5 pJ-Pulses vollstdndig mit den
gasformigen Produkten Hy und O, gefiillt ist, ldsst sich iiber Molvolumen und Disso-
ziationsenergie die notige Energie bestimmen. Das Molvolumen gasférmiger Substanzen
betrigt 22,414 x 1073 m? [Gme 25]. Entsprechend finden sich in der 6 pm-Blase etwa

mol

3,04 x10° Wasserstoffmolekiile. Ausgehend von einer Dissoziationsenergie von 6,5 eV
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ergibt sich eine eingebrachte Energie von 0,032 pJ. Der Prozentsatz beziiglich der depo-
nierten Energie errechnet sich unter Einbeziehung der Transmission von 48 % analog der

in Abschnitt 5.3.2 erwidhnten Annahme zu 1,3 %.

5.6. Diskussion

Die gemessenen Schwellwerte zur Durchbrucherzeugung in Wasser von etwa 1 Cm% sind
erwartungsgeméf gering. Im Bezug auf die Pulsdauerabhéngigkeit lief§ sich eine deutliche
Abnahme der benotigten Pulsenergie mit reduzierter Pulsdauer feststellen. Im Gegen-
satz zu Aussagen anderer Arbeitsgruppen [Loe 96] [Kur 98] erscheint eine Reduzierung
der Pulsdauer unter Werten von 600 fs zu Werten um 150 fs als sinnvoll. Dies entspricht
der aus theoretischen Modellen zu erwartenden Wurzelabhéngigkeit der Schwelle von der
Laserpulsdauer [Fen 97] [Noa 98]. Im Hinblick auf einen mdoglichst schonenden Einsatz
in der Chirurgie ist eine moglichst kurze Pulsdauer anzustreben, da einhergehende Ne-

beneffekte wie Kavitation und Druckwellen sich dadurch weiter reduzieren lassen und so

eine hohere Schnittprézision erlauben.

Das Ausmafl dieser Nebeneffekte ist bei Verwendung von Pulsen im Bereich um 200 fs
auBerst gering. Die gemessenen Drucktransienten liegen mit Amplituden im Bereich eini-
ger bar drastisch unter den Werten einer Excimer-Laser-Behandlung. Die aufgenommenen
Kavitationsblasen zeigen mit einigen 10 pm sehr geringe Ausmafle, welche sich im kom-
pakteren Stromagewebe der Hornhaut und den geringeren Energien im Bereich einiger
Mikrojoule weiter verringern sollten. Zusétzlich zeigte sich die Ausbildung der Blasen
und deren Dynamik als duflerst reproduzierbar. Ein statistischer Durchbruchcharakter
war somit nicht festzustellen. Als besonders interessant erwiesen sich jeweils Anfang und

Ende der Kavitationsblasenzyklen:

Zu Beginn, im Bereich weniger Nanosekunden nach Energiedeponierung, zeigten sich fi-
lamentartige Strukturen im Wasser. Auch die nachfolgend ausgebildete Kavitationsblase
zeigte anfangs eine axial eingeschniirte, filamentéhnliche Form. Als bleibende Verénde-
rung lieflen sich diese Filamente in Gelatine und PMMA herstellen, jedoch erst bei ver-
gleichbar hohen Energiewerten im Bereich mehrerer 100 uJ. Die hohen Dichten an freien

Elektronen in Fokusndhe scheinen bereits bei Ausbildung dieser Strukturen eine Rolle zu
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spielen. Innerhalb dieser Filamentstrukturen ist dabei der Brechungsindex des Materials
verdndert worden, unter Umstédnden durch lokale Dichteerh6hung. Der zugrunde liegen-
de Effekt ist bisher noch ungekléart. Denkbar wiére einerseits eine Verdnderung durch
Reaktionen beziehungsweise Rekombination der freien Elektronen selbst oder aber ande-
rerseits Effekte wie Elektrostriktion. Durch letztere liefle sich die lokale Dichteerhohung
durch die extrem hohen Feldstirken erkléaren. Im Gegensatz dazu wiirde eine thermi-
sche Wirkung die Dichte des Wassers innerhalb der Filamente verringern. Uber geeignete

Messanordnungen ist so eine weitere Eingrenzung der moglichen Ursache moglich.

Neben der Beobachtung von Filamentstrukturen konnte gegen Ende des Kavitationsbla-
senzyklusses eine resistente Gasblase beobachtet werden, die nicht vollsténdig kollabierte,
sondern langsam zur Oberfliche der Probefliissigkeit stieg. Der Wasserstoffgehalt dieser
Blasen steht im Widerspruch zur bislang in der Literatur verbreiteten Vorstellung der
reinen Wasserverdampfung wéahrend der Energie-Deponierung ultrakurzer Laserpulse in
Wasser. Ob bestehende Modelle um den Vorgang der Photodissoziation der Wassermo-
lekiile erweitert werden miissen, ist im Hinblick auf den geringen Anteil in Photodisso-
ziation aufgewendeter Energie von 1,6 % eher fraglich. Im Hinblick auf eine klinische
Anwendung ist jedoch die biochemische Vertraglichkeit eventuell entstehender Radikale

wéhrend Photodisruption von biologischen Materialien zu untersuchen.






6. Ex-vivo-Untersuchungen

6.1. Uberblick

Eine préazise und minimal schidigende Behandlung von fehlsichtigen Augen setz eine ge-
naue Kenntnis geeigneter Laserparameter voraus. Zur Eruierung und zum Studium der
ablaufenden Prozesse wurden Experimente an enukleierten Schweine- und Kaninchenau-
gen durchgefiihrt. Zu diesem Zweck wurde ein Strahlfithrungs- und Applikationssystem
fiir die intrastromale Chirurgie entwickelt. Es ist fiir eine Anwendung in der refrakti-
ven Chirurgie entscheidend, bis zu welcher Prézision die intrastromale Schnittfithrung
mittels ultrakurzer Laserpulse moglich ist. Auch eventuell auftretende thermische und
mechanische Nebenwirkungen sind zu ermitteln. Das Ausmafl dieser Nebeneffekte wurde
durch histo-pathologische Analysen mithilfe von Licht- und Elektronenmikroskopie néaher

studiert.

6.2. Experimenteller Aufbau

Der experimentelle Aufbau fiir die nachfolgenden Studien ist in Abbildung 6.1 dargestellt.
Uber ein Scannersystem kombiniert mit einer Fokussiereinheit wurde die Laserstrahlung
in das zu behandelnde Auge fokussiert. Um den Fokus innerhalb des Auges exakt plat-
zieren zu konnen, wurde das Auge iiber eine Saugringeinheit fixiert. Durch ein in den
Saugring integriertes Kontaktglas war die Oberfliche des Auges leicht abgeflacht. Mittels
eines geringen Unterdrucks von etwa 200 mmHg beziehungsweise 266 hPa konnte das

Auge an die Maske fixiert werden. Um die vertikale Position des Laserfokus innerhalb

1)
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Abbildung 6.1.: Aufbau fiir die intrastromale Schnittfiihrung und fs-LASIK.

des Auges mit ausreichender Prézision verdndern zu kénnen, wurde die Saugmaske iiber
Mikropositioniereinheiten der Firma PHYSICS INSTRUMENTS gegeniiber der Fokussier-
linse in 40 nm-Schritten beweglich gelagert. Neben dem Motor bestand das System aus
ineinander verschiebbaren Zylinder, welche an die Verschiebe-Einheit gekoppelt wurden
[Riib 99]. Den Abschluf} dieser Zylinder bildete die aus PMMA-gefertigte Saugmaske, die
an die anatomischen Anforderungen von Schweineaugen angepasst war. Diese an die Ver-
fahreinheit gekoppelte Saugmaske wurde fest unter das verwendete Scannersystem fixiert.
Uber eine in das Scannersystem integrierte CCD-Kamera konnte die behandelte Kornea

wéahrend der Operation beobachtet werden.

6.3. Charakterisierung des Scanner-Systems

Im Rahmen der Studien wurde ein X-Y-Galvanometer-Scannersystem der Firma GSI-
LuMoNIcsS eingesetzt. Die erreichbare Positioniergenauigkeit des Laserstrahls lag unter
einem Mikrometer im Arbeitsabstand von 75 mm. Bei Verwendung eines Scannersystems
mit auf Achsen montierten Galvanometerspiegeln kommt es durch die Strahlablenkung
zu zwei Fehlern. Einerseits ist die Bildebene beziehungsweise Fokusebene im Falle einer
anschlieBenden Fokussierung der Laserstrahlung gekriimmt. Der Fokus wandert auf einem
Kreisbogen um die letzte Ablenkungsachse. Zur Korrektur dieses Fokusfehlers kommen

gewohnlicherweise Korrekturoptiken zum Einsatz, durch die die gewdlbte Bildebene in
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eine plane Flidche iibergeht. Im Falle eines korrigierten Fokusfehlers bedeutet eine kon-
stante Winkelgeschwindigkeit einer ablenkenden Achse jedoch nicht mehr eine konstante
Verfahrgeschwindigkeit des Fokus in der Bildebene. Durch die plane Fléche nimmt die Ge-
schwindigkeit am Rande der Bildebene zu. Dieser Winkel- oder auch Theta-Fehler kann

ebenfalls iiber geeignete Fokussieroptiken sogenannte f-©-Optiken korrigiert werden.

Die iibrigen mechanischen Fehler des Systems beziiglich Langzeitstabilitéit der Nullpunkt-
lage und der auslenkungsabhéingige Drift der Spiegel lagen unter 0,5 ym im gegebenen
Arbeitsabstand von 75 mm. Die maximale Eingangsapertur des Scanner-Systems betrug
15 mm. Ein Arbeitsfeld von 9 mm Durchmesser konnte bearbeitet werden. Uber eine
Datenkarte war die gleichzeitige Ansteuerung von Verfahreinheit und Scanner-System
moglich. Grundlage fiir die zeitliche Ansteuerung bildete das Triggersignal des Lasersys-

tems.

6.4. Charakterisierung der abbildenden Optik

Die abbildende Optik wurde basierend

auf den vorangegangenen Untersuchun- £0-Optik Fokalebene
gen auf einen Fleckdurchmesser von un- Scanner-

. . . spiegel \ optischel
ter 5 pym in einem Arbeitsabstand von | Achse
75 mm ausgelegt. Mittels der in

Abschnitt 5.2.1 vorgestellten Methoden

wurde der resultierende Fleckdurchmes-
Abbildung 6.2.: Schematischer Autbau der f-0-

ser im Fokus in Wasser und in Luft er- )
Optik.

mittelt. Der gemessene Wert betrug in

Luft wryp = 3,7 pm und in Wasser wy,o = 4,5 pm. Aufgrund des sog. Pre-Objektiv-
Scanmodus wurde die Linse beziiglich Fokus- und Winkelfehler korrigiert (siehe vorheri-
ger Abschnitt). Durch diese Korrektur umfasste die Optik ein mehrteiliges Linsensystem
(Abbildung 6.2) mit bis zu 7 cm Glasweg. Um den Einfluss der Dispersion innerhalb der
Optik auf die Pulsdauer der applizierten Laserpulse zu iiberpriifen, wurden Schwellun-

tersuchungen analog zu denen in Abschnitt 5.2 durchgefiihrt.
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Abbildung 6.3.: Schwellenergien bei Fokussierung mittels f-0-Optik, die dargestellten
Pulsdauern wurden vor der Optik gemessen, [Rip 00].

Im Gegensatz zur gefundenen Wurzelabhéngigkeit der Schwelle gegeniiber der Pulsdauer
wurde der in Abbildung 6.3 dargestellte Verlauf gemessen, der im scheinbaren Wider-
spruch zu den in Abschnitt 5.2.2 gezeigten Messwerten steht. Zu berticksichtigen ist je-
doch, dass die hier dargestellten Pulsdauern vor der verwendeten Fokussieroptik gemessen
wurden. Die minimale Schwellenergie bei konstantem Fleckdurchmesser von d = 9 pym
zum Erreichen des Durchbruchs wird nicht bei der vor der Optik eingestellten, scheinbar
kiirzesten Pulsdauer von 7 = 180 fs erreicht. Vielmehr findet sich ein Minimum um etwa
300 fs mit einer Schwellenergie von Eoy = 0,95 pJ bei einer entsprechenden Energiedichte
von 1,49 ﬁ Dies wird verursacht durch die Dispersion bedingte Pulsdauerverlangerung
(GVD) und die verwendete Technik zum Einstellen der verschiedenen Pulsdauern. Wie in
Abschnitt 4.3.1 dargelegt, wird eine Pulsdauer zwischen 180 fs und 1 ps durch eine nicht
vollsténdige Kompression der Pulse erreicht. Ein 400 fs-Puls tridgt daher einen relativen
Chirp von 220 fs. Die 'blauen’ Anteile eilen den 'roten’ Frequenzanteilen des Pulses vor-
aus. Bedingt durch die Gruppengeschwindigkeitsdispersion im Glas der Fokussieroptik

lauft zum Beispiel dieser 400 fs-Puls zu 240 fs zusammen.

Abbildung 6.4 zeigt entsprechende Autokorrelationsmessungen vor und hinter der Fokus-
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Abbildung 6.4.: Einfluss der f-0-Optik auf die Pulsdauern der fokussierten Pulse, [Rip 00).

sieroptik. Es zeigt sich eine Verschiebung der kiirzesten Pulsdauer gegeniiber der Einstel-
lung des Kompressors beziehungsweise Puls-Chirps bedingt durch die Dispersion inner-
halb der Optik. Zum optimalen Bearbeiten ist daher das Einfiigen eines Pre-Chirps von
etwa 150 fs notig, der anschlieBend durch die Dispersion in der Optik korrigiert wird.

Entsprechend der in Abschnitt 3.3.3 vorgestellten Zusammenhénge ergibt sich fiir die
verwendete Optik ein Dispersionsparameter von D = 0,014 unter der Annahme eines
Glasweges von d = 4 ¢cm und einem Brechungsindex von n = 1,5. Die entsprechende
Pulsdauerverlangerung durch dispersive Verbreiterung liegt somit im Rahmen der theore-

tischen Erwartungen. Typische Werte von D fiir transparente Materialien liegen zwischen

0,1 und 0,2 [Sie 86].

6.5. Bearbeitung von Augenhornhaut

Aufgrund der anatomischen Ahnlichkeit von Schweineaugen mit menschlichen Augen
wurden im Rahmen erster Untersuchungen frisch enukleierte Schweineaugen bearbeitet.
Um die Augen vor dem Austrocken zu bewahren, wurde physiologische Kochsalzlosung

verwendet. Die Bearbeitung erfolgte innerhalb weniger Stunden nach der Entnahme.
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(a)

Abbildung 6.5.: Erzeugen eines horizontalen Schnittes durch Verfahren des Laserfokus
entlang einer Archimedischen Spirale (a), durch zusétzliches Verfahren der z-Position
konnen Flap und Lentikel prépariert werden (b) nach [Maa 99].

Gegenstand der chirurgischen Prozedur war ein spiralférmiges Verfahren des Laserfo-
kus innerhalb der Hornhaut zum FErzeugen eines horizontalen Schnittes, sieche Abbil-
dung 6.5.a. Die einzelnen Laserfoki werden dabei in dquidistanten Absténden in Form
einer archimedischen Spirale gesetzt. Es entsteht ein kreisférmiger, ebener Schnitt bei
entsprechender Wahl der Abstédnde. Durch gleichzeitiges Verfahren der vertikalen Po-
sition des Laserfokus kann eine dreidimensionale Schnittfithrung erreicht werden, um
Lentikel und Schnittkanten des sogenannten Flaps zu erzeugen (Abbildung 6.5.b.). Das
Lentikel représentiert den Anteil des Hornhautgewebes, der zur Zeit durch Anwendung
des Excimer-Lasers verdampft wird. Eine Extraktion wird durch Offnen des kornealen
Lappens der sog. Flap ermoglicht. Um den Flap anschliefend exakt repositionieren zu

konnen, bleibt dieser an einer Ecke mit dem restlichen Stroma verbunden.

6.5.1. Veranderter Scan-Algorithmus

Erste Untersuchungen zeigten bei Energien deutlich oberhalb der Schwelle und bei Ver-
wendung einer gewohnlichen 30 mm-Linse relativ unebene Schnitte mit ausgeprigter Bil-
dung von intrastromalen Blasen. Abbildung 6.6 zeigt eine rasterelektronen-mikroskopische
Aufnahme eines solchen Schnittes. Dargestellt ist ein in etwa 300 um Tiefe produziertes
Lentikel von 100 pm Dicke mit dariiber liegendem Flap. Das Auge wurde in Glutardeal-
dehyd fixiert und fiir die Rasterelektronen-Mikroskopie aufbereitet. Eine Darstellung der
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Abbildung 6.6.: Seitenansicht einer rasterelektronen-mikroskopischen Aufnahme eines
Auges mit erstellten Flap und Lentikel.

verwendeten histologischen Techniken findet sich im Anhang (Abschnitt B).

Abbildung 6.7.: Gewebeschnitte eines Flaps, produziert mit einem 200 fs-Puls, E = 2 uJ
(a), Detailaufnahme eines Gewebeschnittes mit identischen Parametern hergestellt (b),
[Maa 99].

Abbildungen 6.7.a. und 6.7.b. zeigen Gewebeschnitte eines solchen Auges. Sehr deutlich
sind die extrem groflen intrastromalen Gasblasen entlang der Schnittfiihrung zu erkennen.
Die einzelnen Durchmesser der Blasen betragen bis zu 100 pum. Gleichfalls sind zwischen

den Blasen Gewebebriicken zu erkennen, welche das Offnen eines solchen Flaps behindern.

Die groflen Abmessungen der Blasen sowie das Vorhandensein einzelner Gewebebriicken

weisen auf einen Einfluss der entstehenden Gasblasen auf die Fokussierung nachfolgender
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Laserpulse und so auf eine Minderung der Schnittqualitét hin. Auch kénnen aufgrund der
sehr groflen Durchmesser der Blasen diese nicht durch einzelne Durchbriiche entstanden
sein, sondern vielmehr durch ZusammenschlieBen kleinerer Mikroblasen mit Durchmes-
sern um 6 pm (siehe Abschnitt 5.3.1) zu Blasen mit Durchmessern bis zu 100 gm. Dieser

Vorgang ist in Abbildung 6.8 auf der linken Seite der Abbildung veranschaulicht.

Um eine solche Beeinflussung von vorher-

fs-Laserpuls

gehenden Laserpulsen beziiglich der nach-

2weimaliges Durchfahren folgenden zu unterdriicken, wurde die Ver-
der Spirale

fahrweise des Laserfokus innerhalb der

Hornhaut abgedndert. In einem ersten

=)

resistente Gasblasen

Durchlauf wurde ein horizontaler Schnitt

mit relativ grofen Absténden zwischen den

Abbildung  6.8.: Becinflussung der Fo- einzelnen Laserpulsen durchgefiihrt (Ab-

kussierung durch entstehende Gasblasen bildung 6.8 rechts). In einem zweiten
(links), entsprechend abgednderter Scan-

Durchgang wurden jeweils in die Zwischenrdume
Algorithmus (rechts).

der produzierten Blasen Laserpulse gesetzt.

Die zuvor entstandenen Blasen sind in ih-
ren Abmessungen geringer geworden, da die gasférmigen Substanzen im Innern der Blasen
im Wasser bereits teilweise in Losung gegangen sind. Ein Zusammenschluss der Blasen

konnte so verhindert werden.

Einen mit dem abgeédnderten Scan-Algorithmus geschnittenen Flap zeigt Abbildung 6.9.
Die verwendete Energie betrug 1 uJ bei einem Fleckabstand von A =5 pym. Der Schnitt
liegt etwa 150 pm unter dem Epithel und ist deutlich glatter. Eine intrastromale Blasen-

bildung ist nicht zu erkennen.

Mithilfe dieser Verdnderungen konnten intrastromale Lentikel zur Behebung von Fehlsich-
tigkeiten prapariert werden. Abbildung 6.10 zeigt eine rasterelektronen-mikroskopische
Aufnahme eines geoffneten Flaps mit teilweise entferntem Lentikel, prépariert in einem
Schweineauge mit 1,1 puJ Pulsenergie und einem Fleckabstand von 6 pym. Der Flapdurch-
messer betrug 4 mm, der des Lentikels 3 mm mit einer Lentikeldicke von 80 pm. Die
Oberflachen von Flap und Lentikel stellten sich als &uflerst glatt und ebenméBig dar.
Zum Vergleich zeigt Abbildung 6.11 die Oberfldche eines mit einem Mikrokeratom bear-
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Abbildung 6.9.: Histologie eines intrastromalen Schnittes 150 pm unter der Oberfldche
ohne Blasenbildung aufgrund des veranderten Scan-Algorithmus, £ =1 pJ, A =5 pum,
[Rip 00].

beiteten Schweineauges.

Abbildung 6.10.: Rasterelektronen-mikroskopische Aufnahme eines Flaps und Lentikel in
einem Schweineauge, £ = 1,1 pJ, A =6 pm.

Die mit diesen Parametern und Methoden préiparierten Lentikel lieen sich leicht vom
Untergrund ablosen. Bis zu einer zentralen Dicke von etwa 25 pum konnte das Lentikel
bei einem Durchmesser von 3 mm als Ganzes entnommen werden. Bei geringeren Dicken
waren die jeweiligen Schnittebenen noch wohldefiniert. Das Lentikel lief§ sich jedoch nicht

als ein Stiick entnehmen. Ein Entfernen des Gewebes des praparierten Lentikels ist durch
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Abbildung 6.11.: Rasterelektronen-mikroskopische Aufnahme eines Schweineauges. Der
Flap wurde mithilfe eines Mikrokeratoms der Firma NIDEK hergestellt.

Abbildung 6.12.: Rasterelektronen-mikroskopische Aufnahme der Schnittrédnder von Flap
und Lentikel sowie des Stromagewebes im Flapboden von Abbildung 6.10. Die einzel-
nen Kollagenfibrillen sind deutlich zu erkennen. Ein thermisches Verschmelzen ist nicht
feststellbar, [Rip 00)].
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Spiilen mit Kochsalzlésung trotzdem moglich. Die vertikalen Schnittkanten des Flaps und

Lentikels sind &duflerst glatt und exakt (sieche Abbildung 6.12.a.).

In hoherer Vergroflerung ist es moglich, im kornealen Bett des Flaps einzelne Fibrillen
zu erkennen (Abbildung 6.12.b.). Keinerlei Verschmelzen der einzelnen Fibrillen durch
thermische Nebenwirkungen ist zu erkennen. Die thermische Schadigungszone der durch-
gefithrten Schnitte liegt damit deutlich unter 1 ym. Eine exaktere Bestimmung der ther-
mischen Schiddigungszone ist lediglich mithilfe der Transmissionselektronen-Mikroskopie
moglich. Im folgenden Abschnitt wird noch einmal detailliert auf erstellte TEM-Bilder

eingegangen und das Ausmaf} der thermischen Einflusszone gezeigt.

6.5.2. Intrastromale Streifenbildung

Abbildung 6.13.: Histologie eines intrastromalen Schnittes 150 pm unter der Oberflédche
mit starker Streifenbildung, F = 2 pJ, A =5 pum, [Rip 00].

Neben der Bildung intrastromaler Blasen findet sich ein weiterer Nebeneffekt der Pho-
todisruption mittels ultrakurzer Pulse. Im Rahmen der histologischen Analyse konnten
vertikal zur Schnittebene innerhalb des Stromas verlaufende Streifen identifiziert wer-
den, deren Ausmafle bis zu 200 um Lénge erreichten verbunden mit Durchmessern am
Auflésungslimit des Lichtmikroskopes. In Abbildung 6.13 ist ein histologischer Schnitt

einer Schweinekornea zu sehen. Innerhalb der Hornhaut sind einzelne feine Streifen mit
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Langen bis zu 100 um zu erkennen, die léngs der Achse der applizierten Laserpulse verlau-
fen. Die Absténde zwischen den einzelnen Streifen entsprechen dabei den Fleckabsténden

der einzelnen applizierten Laserpulse.

Abbildung 6.14 zeigt eine lichtmikroskopische Auf-

nahme bei 100 x Vergroferung. Auch in dieser Ver- g .‘3 { i‘ !
groflerung konnen die einzelnen Streifen lediglich als gy r
Einfarbung ausgemacht werden. Die Abmessungen . '\ 3 -
dieser Verdnderungen liegen im Bereich des Auflosungs- | =~ F. :’\ folim
|

vermogens des Lichtmikroskopes. Um die Herkunft
und Natur dieser Streifen ndher zu bestimmen, wur- . L

Abbildung 6.14.: Streifen in einer
den transmissionselektronen-mikroskopische Untersu-  §chweinekornea, E = 2 pJ, A =

chungen durchgefiihrt. 5 pm.

Abbildung 6.15.: Transmissionselektronen-mikroskopische Aufnahme der intrastromalen
Streifenbildung, 3125 x Vergrofierung.

Eine transmissionselektronen-mikroskopische Aufnahme ist in Abbildung 6.15 gezeigt. Zu
erkennen sind drei vertikal verlaufende Streifen, welche durch eine Verdnderung der ein-
zelnen Kollagenfibrillen zu Stande kommen. Die Absténde der einzelnen Streifen geben
den gewéhlten Fleckabstand von 3 pm wieder. Die Durchmesser der Steifen liegen mit

300 nm unter dem Beugungslimit des fokussierten Laserstrahls, welches ein eindeutiges
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Abbildung 6.16.: Transmissionselektronen-mikroskopische Aufnahme eines intrastroma-
len Streifens, 20.000 x Vergréferung.

Indiz fiir das Auftreten von Selbstfokussierung ist. Bei sehr hoher Vergrofierung kénnen
deutlich die einzelnen Kollagenfasern auch innerhalb des Streifenverlaufs aufgelost wer-
den (Abbildung 6.16), was auf eine nicht thermische Ursache schlieflen lisst, da keine

Verschmelzung der Fasern erkennbar ist.

6.5.3. Einfluss der Laserintensitdt und der Pulsdauer

Wie in Abschnitt 2.3 bereits geschildert, skaliert das Ausmafl der mechanischen Effekte
und Schidigungen mit der applizierten Laserpulsenergie. Eine Verkiirzung der Pulsdau-
er erlaubt aufgrund der hoheren Pulsintensitéiten ein Arbeiten mit niedrigeren Energien
und erscheint daher vorteilhaft. Aufgrund der in Abschnitt 6.5.2 gefundenen Streifen-
bildung ist mit einem verstdrkten Auftreten nichtlinearer Nebeneffekte bei sehr kurzen

Laserpulsdauern zu rechnen.

Zum Studium der Pulsdauerabhéngigkeit der auftretenden Nebeneffekte wurden Schnitte
bei verschiedenen Intensitédten mit Pulsdauern zwischen 150 fs und 1 ps in toten Schwei-
neaugen hergestellt. Die Laserpulsenergie sowie der Fleckdurchmesser des Laserpulses im
Fokus wurden konstant gehalten. Eine Verringerung des Fleckdurchmessers bei sinkender

Pulsdauer aufgrund eines zunehmenden Einflusses der Selbstfokussierung konnte nicht
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festgestellt werden.
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Abbildung 6.17.: Abhéngigkeit der auftretenden Nebeneffekte Vakuolisierung und Strei-
fenbildung von der applizierten Laserpulsdauer bei konstanter Pulsenergie von 2.6 p.J.

Abbildung 6.17 stellt den Einfluss der unterschiedlichen Pulsdauer beziehungsweise La-
serintensitdt beziiglich zweier Nebeneffekte dar. Zur Bewertung der Anzahl und Aus-
priagung der beiden Effekte Vakuolisierung und Streifenbildung wurde eine Skala von 1
bis 5 benutzt (1 = nicht vorhanden, 2 = schwach ausgeprigt, 3 = deutlich vorhanden,
4 = stark ausgepréigt, 5 = sehr stark ausgeprégt). Fiir den Effekt der Vakuolisierung
wurde insbesondere die Grofle und Anzahl der intrastromalen Blasen abseits der ange-
strebten Schnittebene bewertet. Beziiglich der Streifenbildung wurde Lange und Anzahl

der intrastromalen Streifen betrachtet.

Mit verringerter Pulsdauer lief} sich eine deutliche Zunahme der Streifenbildung beobach-
ten. Wahrend bei einer Pulsdauer im ps-Bereich keine Streifenbildung beobachtet wer-
den konnte, nahm deren Ausbildung mit sinkender Pulsdauer zu. Bei einer Pulsdauer von
150 fs konnte eine starke Streifenbildung mit Langen von bis zu 150 pm gefunden werden.
Abbildung 6.18.a. zeigt die entsprechende Histologie. Die schwarze Einfarbung entlang
der Schnittkante ist ein Artefakt des Féarbeprozesses. Die Streifenbildung ist senkrecht zur

geschnittenen Fliache im darunter liegenden Stroma zu erkennen. Eine Blasenbildung ab-
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seits der Schnittebene kann nicht festgestellt werden. Beziiglich der Vakuolisierung ergibt
sich eine inverse Abhéngigkeit. Trotz der relativ kurzen Pulsdauern um 1 ps tritt deutlich

stiarkere Blasenbildung im Vergleich zu Pulsdauern um 150 fs auf, siehe Abbildung 6.18.b.
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Abbildung 6.18.: Histologien von Schweinekornea behandelt mit Laserpulsen um 1 ps
(links) und 150 fs (rechts). Vakuolisierung und Streifenbildung sind jeweils sehr stark
ausgepragt.

6.6. Messung akustischer Transienten

Die Messung der entstehenden akustischen Transienten erfolgte im Transmissionsmodus
mittels piezoelektrischer Folien (PVDF') [Loh 98] aufgrund der hoheren Empfindlichkeit
gegeniiber des in Abschnitt 5.4 verwendeten Hydrophons. Die am Detektor aufgenom-
menen Spannungen wurden iiber eine Eichung mithilfe des Nadelhydrophons in bar um-
gerechnet. Das resultierende Auflésungsvermogen des Druckaufnehmers ergab sich zu

0,1 bar.

Mit dem in Abbildung 6.19 dargelegten Aufbau konnten so in Schweinekornea erzeugte
Drucktransienten mit einer Auflésung von bis zu wenigen bar gemessen werden. Die
Probenhornhaut wurde dabei durch Kontaktglaser fixiert und die akustische Impedanz
zum Detektor mithilfe von Ultraschallgel angepasst. Zwei gemessene Druckverldufe am

Detektor sind in Graph 6.20 abgebildet.
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Abbildung 6.19.: Messaufbau zur Detektion von Drucktransienten am Endothel mittels
piezoelektrischer Druckaufnehmer nach [Rip 00)].
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Abbildung 6.20.: Entstehende Drucktransienten am Endothel eines Schweineauges bei
Applikation eines 80 uJ Laserpulses bei Ziindung eines Plasmas im Epithel (grau) und
etwa in 100 pm Tiefe im Stroma (schwarz), [Rip 00)].
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Bei Fokussierung eines 80 pJ-Pulses in das Epithel der Probenhornhaut konnte ein ma-
ximales Signal von 2 bar aufgenommen werden. Auch bei einer Fokuslage deutlich néher
am Endothel, etwa 100 gm unter dem Epithel, liegen die erreichten maximalen Amplitu-
den bei der relativ hohen Pulsenergie von 80 pJ unter 2 bar. Das zugehorige Messsignal
wird entsprechend friither, etwa um 0,5 pus verschoben, detektiert. Die bipolare Form des
Signals deutet darauf hin, dass die gemessenen Druckwellen durch die am Durchbruchsort
gebildete Kavitationsblase induziert wurden. Sie sind folglich keine reinen thermoelasti-
schen Transienten. Bei Pulsenergien im Bereich weniger Mikrojoule konnten aufgrund der

starken Dampfung im Gewebe keine Drucksignale gemessen werden.

6.7. Gaschromatographische Analyse

Um die entstehenden Gasprodukte innerhalb der Disruption in okularem Gewebe zu ana-
lysieren, wurden zu den in Abschnitt 5.5 durchgefiihrten gaschromatographischen Studien
identische Studien durchgefiihrt. Dazu wurden Hornhautproben innerhalb einer gasdich-
ten, mit entsprechendem Trégergas gefiillten Kammer durch ein integriertes Glasfenster
mit fokussierten ultrakurzen Laserpulsen bestrahlt. Die applizierte Laserpulsenergie be-
trug 100 pJ, um eine fiir die Detektion ausreichende Gasmenge zu produzieren. Eine
integrierte Membran erméglichte die Entnahme von Gasproben mittels gasdichter Sprit-
zen. Untersucht wurden Gasproben einer Messprobe, welche eine Schweinekornea enthielt,
die durch die fs-Pulse bestrahlt wurde, sowie eine Blindprobe, die ebenfalls eine Schwei-
nekornea enthielt, welche jedoch nicht durch den Laser bearbeitet wurde. Ein Nachweis

von eventuell durch Ausgasung der Kornea entstehenden Produkten wurde so ermdglicht.

Der Analyseaufbau bestand ebenfalls aus dem in Abschnitt 5.5 vorgestellten Gaschroma-
tographen (GC). Um eine Identifizierung der einzelnen Ausschlige des Warmeleitfahig-
keitsdetektors (WTD) beziiglich der Masse-Ladungszahl zu ermdglichen, wurde zusétzlich
ein Massenspektrometer vom Typ Varian Sturm 200 (Nachweisgrenze: 2 pg Hexachlor-
benzol) verwendet. Uber eine 1,5 m lange deaktive Séule wurde das Massenspektrometer

an den Gaschromatographen gekoppelt, siche Abbildung 6.21.

Im Innern des Spektrometers erfolgte eine Ionisation der gasférmigen Bestandteile. Um

den Fluss fiir das Massenspektrometer entsprechend anzupassen, wurde der Durchfluss
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Abbildung 6.21.: Gekoppelter Aufbau des Gaschromatographen und Massenspektrome-
ters zur Identifizierung von gasformigen Restprodukten.

ml

von b n%l auf 1 == reduziert. Da das Massenspektrometer lediglich Helium als Tréagergas

zulief}, wurden Kammer und Séulen entsprechend mit Helium anstelle von Argon gespiilt.
Am Massenspektrometer konnte das Masse-Ladungs-Verhéltnis % von Atom- beziehungs-
weise Molekiilmasse M zur Ladungszahl Z festgestellt werden. Das detektierbare Spek-
trum wurde zwischen 10 und 100 gewéhlt, da ausschliefllich nach weiteren Permanentga-
sen gesucht wurde, die neben Wasserstoff und Helium ein Masse-Ladungsverhéltnis > 10
besitzen. Die Identifikation von Wasserstoff erfolgte wie zuvor in Abschnitt 5.5 iiber einen

externen Standard.

Abbildung 6.22.b zeigt den Warmeleitfahigkeitsverlauf der innerhalb von kornealen Pro-
ben erzeugten Gasen. Erkennbar sind fiinf deutliche Anstiege innerhalb der Messprobe
mit Retenzionszeiten von 2,5 min., 5 min., 4 min., 8 min., 11 min. und etwa 35,5 min. Ana-
log zu den Ergebnissen in Wasser aus Abschnitt 5.5 konnten die Anstiege zu 2,5 min. als
Wasserstoff, zu 4 min. als Sauerstoff und zu 8 min. als Stickstoff {iber externe Standards
nachgewiesen werden. In Abbildung 6.22.a sind die Ergebnisse der Blindprobe dargestellt.
Deutlich erkennbar sind die durch Stickstoff und Sauerstoff verursachten Anstiege, die
durch unzureichende Dichtigkeit beziehungsweise Spiilung der Probenbehélter zu Stande
kommen. Die beiden iibrigen Anstiege innerhalb der Messprobe konnten anhand externer
Standards nicht zugeordnet werden und wurden daher mithilfe des Massenspektrometers

analysiert.

Direkt nach Durchlauf der Séule des Gaschromatographen wurden die gasférmigen Sub-
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Abbildung 6.22.: Warmeleitfihigkeitsverlauf des in Schweinekornea produzierten Gases.
Blindprobe (oben) und Messprobe (unten).

stanzen in das Massenspektrometer geleitet und deren Masse-Ladungszahl-Spektren auf-
genommen. Uber einen Abgleich der gemessenen Spektren mit der NIST Library [Nis 98]
konnte die Komponente mit einer Retenzionszeit von 35,5 min als Kohlenmonoxid iden-

tifiziert werden (Abbildung 6.23.a und b).
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Abbildung 6.23.: Massenspektrum gemessen (a) und fiir Kohlenmonoxid laut NIST Li-
brary (b) [Rip 00] [Nis 98].

Abbildung 6.23.b zeigt das Massenspektrum laut NIST fiir Kohlenmonoxid und ldsst
daher auf C'O als gasférmige Substanz mit einer Anstiegszeit um 35,5 min. schliefen.

Die Abweichungen zwischen Spektrum 6.23.a und b lassen sich auf die sehr geringen
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Konzentration von CO in der Probe zuriickfiihren.

Analog konnte fiir den gasférmigen Bestandteil mit einer Anstiegszeit von 11 min. C'Hy

als Hauptbestandteil mit einigen Bruchstiicken von C'Hy und C'Hj, nachgewiesen werden.

Es kann folglich davon ausgegangen werden, dass bei der Photodisruption innerhalb des
kornealen Stromas einzelne Molekiile der Kollagenmatrix, die hauptséchlich aus den Ami-
nosdauren Glycin (HoN — CHy — COOH), Prolin und Hydroxyprolin zusammengesetzt
ist, dissoziiert werden und so Bruchstiicke von Kohlenwasserstoffen und Kohlenmonoxid
hinterlassen. Weitere Radikale wie z.B. OH~ die im Rahmen der Photodissoziation mit
hoher Wahrscheinlichkeit produziert werden, sind aufgrund ihrer Reaktivitdt und somit

kurzen Lebensdauer mithilfe der Gaschromatographie nicht nachzuweisen.

6.8. Spektroskopische Analyse

Zur Detektion von moglichen Wellenldngenkonvertierungen wéhrend der Photodisruption
wurde die vom Durchbruchsort emittierte Strahlung vermessen. Im Rahmen dieser Mes-
sungen wurde ein optischer Multi-Kanalplatten-Analysator der Firma SPECTROSCOPIC

INSTRUMENTS benutzt.

Spektro-
graph

Optischer
Multi-Kanalplatte
Analysator

Abbildung 6.24.: Experimenteller Autbau zur Detektion méglicher Wellenldngenkonver-
sion mittels eines optischen Multi-Kanalplatten-Analysators.

Zur Analyse konnte die Strahlung in eine 300 pm-dicke optische Faser eingekoppelt wer-
den. Nach Passieren der Faser wurde die Strahlung zuerst mittels eines Gitters spektral

aufgespalten und anschliefend iiber eine Multi-Kanalplatte verstarkt und am Detektor
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nachgewiesen. Die Signale am Detektor konnten PC-gestiitzt ausgelesen und verarbeitet

werden.

Der Messaufbau ist in Abbildung 6.24 dargestellt. Die Laserpulse wurden mit Ener-
gien im pJ-Bereich mittels einer 30 mm-Linse in eine préparierte Kornea fokussiert.
Um eventuell entstehendes UV-Licht detektieren zu konnen, wurde die Kornea zwischen
zwei Quarzglas-Plattchen mit bekannter Transmission gehaltert. Anschliefend wurde ein
Grofiteil der Laserstrahlung iiber einen Kantenfilter abgeblockt und die restliche Strah-

lung in die Detektionsfaser eingekoppelt.

Intensitat [w.E.]

T T T T T T T
200 400 600 800 1000
Wellenlange [nm]

Abbildung 6.25.: Erzeugung von dritter Harmonischer in Schweinekornea durch Fokus-
sierung eines 780 nm Pulses in das Endothel.

In Abbildung 6.25 ist ein Messsignal bei Fokussierung eines 4 pJ-Pulses in das Endo-
thel einer Schweinekornea wiedergegeben. Deutlich ist ein Signal bei 260 nm auszuma-
chen, welches einer Erzeugung der dritten Harmonischen entspricht. Bei 780 nm ist der
Bruchteil der Laserstrahlung zu sehen, welcher durch die Filter transmittiert wurde. Un-
ter Einbeziehung der Detektorempfindlichkeit sowie der Transmission von Probenglésern
und Faser ergibt sich eine Konversionseffizienz von etwa 2,5 x 107°. Die schwachen

Ausschldge um 500-600 nm wurden von Hintergrund-Streulicht hervorgerufen. Das abge-
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bildete Messsignal lief} sich jeweils nur bei Positionierung des Laserfokus in der nédhe des
Endothels beobachten. Das Signal blieb iiber einige 1000 Laserpulse konstant. Anschlie-
Bend war ein Verschieben der Fokusposition aufgrund einer Gewebeverdnderung durch

die applizierten Pulse notwendig, um wiederum ein 260 nm-Signal zu erhalten.

6.9. Diskussion

Im Bereich der Anwendung von ultrakurzen Laserpulsen zur Erzeugung von intrastro-
malen Schnitten lielen sich sehr exakte und dem mechanischen Keratom gleichwertige
Schnitte erzeugen. Insbesondere zeigten histologische Analysen die extrem schadigungsar-
me Wechselwirkung der fs-Pulse mit kornealem Gewebe. Neben den mittels lichtmikrosko-
pischer Analyse nicht auflésbaren und daher extrem geringen thermischen und mechani-
schen Schidigungszonen zeigten auch die angefertigten rasterelektronen-mikroskopischen
Aufnahmen die sehr hohe Schnittflichenqualitit. Die Rauhigkeit des kornealen Bettes
der gedffneten Flaps zeigte Werte im pm-Bereich. Aufgrund der sehr hohen Spitzenin-

tensitdten miissen verschiedene neue Effekte dabei beriicksichtigt werden.

Neben den erwartet geringen thermischen und mechanischen Nebeneffekte liefl sich mit
der effizienten Konversion im Bereich von 1 x 107 von fs-Pulsen bei 780 nm in Pulse um
260 nm ein weiterer nichtlinearer Nebeneffekt beobachten, dessen Auswirkung auf einen
eventuellen klinischen Einsatz durch in-vivo-Experimente zu kldren bleibt. Die hohe Ef-
fizienz lieBe sich mit theoretischen Untersuchungen von Tsang et. al. erkldren [Tsa 95],
denen zufolge effiziente Erzeugung der dritten Harmonischen durch Symmetriebrechung
aufgrund einer Grenzfldche im Bereich des Fokus ermoglicht wird. Die im vorderen Fokus-
bereich erzeugte dritte Harmonische wird durch die Grenzfliche phasenverschoben und
16scht sich nicht, wie sonst im zentro-symmetrischen Systemen, mit der im hinteren Fo-
kusbereich erzeugten Welle aus. Die Erzeugung von UV-Strahlung ist somit lediglich im
Bereich der Grenzflichen von Epithel und Endothel wahrscheinlich, entsprechende UV-
Schéden lieflen sich histologisch bislang nicht nachweisen. Weiterfithrende transmissions-
elektronische Untersuchungen koénnten hier weitere Aufschliisse geben, insbesondere ob
auch an den Grenzflachen einzelner Kollagenlamellen effiziente UV-Erzeugung erméoglicht

wird. Auch im Hinblick auf die ebenfalls wiahrend der Excimer-Behandlung entstehen-
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den UV-Anteile, verursacht durch Fluoreszens [Lub 94|, welche Umwandlungseffizienzen
im Promille-Bereich zeigt, ist daher nicht mit dem Auftreten von Gewebeverdnderungen

durch UV-Licht zu rechnen.

Aufgrund aufwendiger und damit dicker Korrekturoptiken muss die durch Dispersion
bedingte Pulsdauerverlangerung durch einen entsprechenden Pre-Chirp im Eingangspuls
korrigiert werden, um letztendlich die kiirzest mogliche Pulsdauer und somit geringste
Energieschwelle im Auge zu erreichen. Die extrem kurzen Pulsdauern fiihren aber auch
im Auge zur Ausbildung von streifenformigen Strukturen, die den im Kapitel 5 gefunden
Filamentierung dhnlich sind. Diese Streifen traten auch bei sehr niedrigen Energien auf
und zeigten sich deutlich von der Laserpulsintensitdt abhingig. Eine weitere Verkiirzung
der Pulsdauer unter Werte von 100 fs erscheint daher nicht sinnvoll, zumal aufgrund
des breiteren Spektrums auch Effekte wie Dispersion und Aberrationen innerhalb der

Optiken noch stérker in Erscheinung treten.

Als Ursache fiir diese Streifenbildung kommen verschiedene Effekte in Frage. Zum einen
finden sich auch in der Nédhe des Fokus sehr hohe Dichten an freien Elektronen mit Werten
um 107 %, die eine Verdnderung im Gewebe bewirken konnen. Diese konnten Verdnde-
rungen thermischer Natur bewirken. Es kiime auch ein chemischer Einfluss dieser freien
Elektronen in Frage. Zum anderen kénnen die mit den hohen Intensitdten verbundenen
Feldstérken eine Kompression der einzelnen Kollagenfasern durch Elektrostriktion bewir-
ken. Entsprechende Effekte kdnnten zu einer Dichteerhhung in Glas fithren, im Rahmen
der sog. Wellenleiterschreibens mittels fs-Pulsen [Hir 98]. Detailliertere Untersuchungen
zur Klarung der Ursache dieser Streifen sollten zuerst eine thermische Ursache fiir die
Streifenbildung néher untersuchen. Bestimmte histologische Antikorper-Test reagieren
sensitiv auf eine thermische Denaturierung von den biologischen Molekiilen und wéren
somit als Untersuchungsmethode denkbar. Auch weiterfiithrende numerische Simulationen
kénnten genauere Aufschliisse {iber die Stédrke der erwéhnten Effekte gewidhren. Solan-
ge die grundlegende Ursache fiir die Streifenbildung unklar ist, sollte deren Auftreten

moglichst vermieden werden.

Von diesem Standpunkt aus erscheint eine lingere Pulsdauer zur Unterdriickung der
Streifenbildung ebenfalls erstrebenswert. Dem entgegen wirkt jedoch die groflere Vakuo-

lisierung in der behandelten Hornhaut bei Verldngerung der Pulsdauer. Durch einen
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moglicherweise deterministischeren Charakter des Durchbruchs konnte wiederum eine
groflere Blasenbildung und Prézisionminderung zu Stande kommen. Auch eine verstéarkte
Energiekonversion in mechanische Energie wére bei Pulsdauern im Bereich nahe 1 ps
zu erwarten, welche sich dann in einer verstirkten Blasenbildung und somit unprézisen
Schnittfithrung duffern wiirde. Aufgrund der offensichtlich engen Verkniipfung der Strei-
fenbildung mit dem Effekt der Selbstfokussierung ist ein vollstdndiges Unterdriicken der
Streifen durch Verwendung hoherer numerischer Aperturen zu erwarten. Untersuchungen
von Schaffer et. al. zufolge ist dies in Glas bei Aperturen iiber 0,65 zu erwarten [Sch 00].

Bei Aperturen von 0,25 ergibt sich eine Verkleinerung der Fleckgrofie im Fokus um 20 %.

Aufgrund der durch Photodissoziation entstehenden Gase wie Wasserstoff, Sauerstoff,
Methan und Kohlenmonoxid verbleiben wéhrend der Bearbeitung im Gewebe Blasen,
die bei zu enger Wahl der Scanabsténde zu grofleren Blasen anwachsen und ein prézises
Arbeiten behindern. Durch entsprechende Scan-Algorithmen konnte diesem Phénomen
entgegen gewirkt werden. Eben diese Gase lassen ein rein intrastromales Verdampfen des
Gewebes ohne eine nachfolgende Eroffnung der Hornhaut und Extraktion des Lentikels,
wie es von anderen Gruppen vorgeschlagen wird [Nie 93] [Juh 99], als nahezu unméglich
erscheinen. Bei Verdampfung einer entsprechend hohen Menge an Gewebe im Innern der
Hornhaut kommt es unweigerlich zur Bildung sehr grofler Mengen an gasférmigen Sub-
stanzen, die im Folgenden eine weitere definierte Laserpulsapplikation unmoglich machen.
Zusétzlich ist ein Verbleiben von Restprodukten an Gewebe und Debris zu erwarten, die,
bedingt durch den geringen Stoffwechsel innerhalb des Stromas, in der Hornhaut verblei-

ben und deren Klarheit somit mindern konnen.

Inwieweit eventuell enstehende Radikale zur Zellschdadigung fiihren, ldsst sich anhand der
durchgefiihrten Untersuchungen schwer abschétzen. So liefe sich eventuell die von ande-
ren Gruppen gefundene Zeitverzogerung im Auftreten von Schadigungen der Netzhaut
nach fs-Laserpulsapplikation auf dem Augenhintergrund von bis zu 24 h durch diese Ra-
dikale erkldren [Tot 97]. Weiterfithrende Studien zur Beantwortung dieser Fragen sind

jedoch erforderlich.

Die erfolgte Optimierung der Laserparameter beziiglich erreichbarer Schnittqualitdt und
Minimierung der Nebeneffekte ermoglichte das Préaparieren von Lentikeln und kornea-

len Flaps mit ausgezeichneter Reproduzierbarkeit und hoher Prézision. Im Hinblick auf
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eine klinische Anwendung gilt es, die bestimmten Parameter am lebenden Tiermodell

zu {iberpriifen beziehungsweise eventuell anzupassen und Wundheilungseffekte in diese

Betrachtungen miteinzubeziehen.






7. In-vivo-Untersuchungen

7.1. Uberblick und Versuchsmethoden

Zum Studium des Wundheilungsverlaufes im Anschluss an eine Behandlung mit fs-Pulsen
wurden in-vivo-Experimente zur klinischen Anwendung von ultrakurzen Laserpulsen in
der Augenchirurgie durchgefiihrt. Die Experimente wurden in Zusammenarbeit mit dem
Institut fiir Pathologie der Tierdrztlichen Hochschule Hannover durchgefiihrt. Im Rahmen
mehrerer Studien wurden 18 Kaninchen in einem Alter von 12-24 Monaten behandelt.
Wihrend der Operation wurden die Tiere unter Narkose mittels 10% Ketamin und 5 Ilf—gg
Xylazine gehalten. Zusétzlich wurden zur ortlichen Betdubung Proparakain-Tropfen mit
0,5 % Proxymetacainhydrochlorid angewandt. Zur Augenfixierung wurde der in Kapi-
tel 6 geschilderte Aufbau verwendet. Lediglich die Saugmaske zur Augenfixation wurde
an die speziellen anatomischen Anforderungen der Kaninchenaugen angepasst. Die Tiere
befanden sich wihrend der Behandlung in Seitenlage. Es wurde jeweils das rechte Auge
behandelt. Wihrend der Operation wurde die Dicke der Hornhaut mittels pachymetri-

scher Messungen und optischer Kohéarenz-Tomographie iiberpriift.

In einem ersten Durchgang von Experimenten wurden korneale Flaps in den behandelten
Augen von 10 Kaninchen hergestellt mit einem Durchmesser von 4 mm in einer geplanten
Tiefe von etwa 150 um. Anschlieend wurde unter Beobachtung iiber ein OP-Mikroskop

der praparierte Flap geoffnet und wieder verschlossen.

Da die gefundene Streifenbildung eindeutig im Zusammenhang mit dem Effekt der Selbst-

fokussierung gebracht werden konnte, wurde auch innerhalb der in-vivo-Versuche ein

101
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hoherer Fokussierwinkel durch Aufweiten des Laserstrahls auf die maximal mogliche
Apertur des Scanners von 15 mm gewéhlt. Bedingt durch diese stiarkere Fokussierung
musste der applizierte Fleckabstand auf 5 pm reduziert werden. Die gewihlten Laser-

energien lagen zwischen 800 nJ und 1,2 uJ.

Im Rahmen einer weiteren Versuchsreihe wurden in 8 Kaninchenaugen korneale Flaps
und intrastromale Lentikel mit einem Durchmesser von etwa 2,8 mm und einer zentralen
Dicke von 60-80 m hergestellt. Nach Offnen der Flaps wurden diese Lentikel entnommen

und die Flaps anschlieBend wieder verschlossen.

7.2. Wundheilungsverlauf

7.2.1. Praparation von kornealen Flaps

Die Kontrolle der Wundheilung ergab einen der Excimer-LASIK-Behandlung vergleich-
baren Verlauf. Am ersten postoperativen Tag war der Ort der Behandlung durch eine
leichte Triibung erkennbar. Innerhalb von 48 h verschwand diese Triibung bei gleichzeitig

komplikationslosem Wundheilungsverlauf.

Abbildung 7.1.: Histologischer Schnitt einer Kaninchenhornhaut nach fs-LASIK 7 Tage
postoperativ, Schnittkante siehe Markierung.

Abbildung 7.1 zeigt die mit dem fs-Laser behandelte Hornhaut eines Kaninchens 7 Tage
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postoperativ. Es ist keine verstirkte Wundheilungsreaktion im Sinne von aktivierten Ke-
ratozyten oder Fibroplasten auszumachen. Die Flapunterkante ist durch Pfeile markiert.

Oberhalb dieser Kante ist ein etwa 30 um hohes Keratozyten-armes Areal auszumachen.

Abbildung 7.2.: Histologischer Schnitt einer Kaninchenhornhaut nach Excimer-LASIK
7 Tage postoperativ (Schnittkante und Keratozyten-freies Areal siehe Markierung),
Quelle [Wac 99].

In Abbildung 7.2 ist ein histologischer

Schnitt einer Kaninchenhornhaut eben- |
falls 7 Tage postoperativ dargestellt,

nach einer Excimer-Laser-Behandlung

und dem Einsatz des mechanischen
Mikrokeratoms [Wac 99]. Die Schnit-

tebene ist durch Pfeile markiert. In-

nerhalb des Stroma ist keine verstark-

te Wundheilung zu erkennen. Die vor-
Abbildung 7.3.: Epitheleinwucherungen in einer

Kaninchenhornhaut nach Excimer-LASIK 7 Ta-
tiviert. Es ist keine Fibroplasten-Neu-  go postoperativ, Quelle [Wac 99].

bildung erkennbar. Auch hier ist ein

handenen Keratozyten sind nicht ak-

Keratozyten-freies Areal an der Flapunterkante von vergleichbarem Ausmafl zu beobach-

ten (siehe hervorgehobene Pfeilmarkierung in Abbildung 7.2)

Ein Vorteil der fs-LASIK gegeniiber der herkémmlichen Flap-Priaparation mittels des
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Keratoms zeigt sich bei ndherer Betrachtung der Schnittkanten. In Abbildung 7.3 ist die
Eintrittsstelle des Keratoms in die Epithelschicht und in das darunter liegende Stroma
gezeigt. Auch diese Histologie wurde 7 Tage postoperativ angefertigt. Deutlich erkennbar
sind eingeschleppte epitheliale Zellen im Stroma als dunkle Rédnder an der Eintrittstelle
der Keratomklinge (siche Markierung in Abbildung 7.3). Einige aktivierte Keratozyten
sowie Fibroplasten zeigen eine leichte bis mittlere Wundheilungsreaktion, welche anhand

der rétlichen Farbung zu erkennen ist.

Bei Préaparation der Schnitte mittels des fs-Lasers konnen solche Epitheleinwucherungen

durch von der Messerkante eingeschleppte Zellen verhindert werden.

Abbildung 7.4 zeigt einen solchen Schnittrand. Ab-
gebildet ist der &ulere Rand eines praparierten Flaps
7 Tage nach der Operation. Etwa 120 gm unterhalb
der Epithelschicht verlauft der waagerechte Schnitt
des Flapbodens. Auf der rechten Seite des Bildes ist

:\ der Schnitt der Flapkante senkrecht in Richtung Epi-
| '—‘“_"‘ thel zu erkennen (siehe Pfeile). Innerhalb des Schnit-
P : = "_ 50—pm tes sind einige proliferierte Epithelzellen sichtbar. Es
— B ’F"-_ sind jedoch keinerlei Wundheilungsreaktionen in Be-

zug auf aktivierte Keratozyten oder Fibroplasten aus-

Abbildung 7.4.: Flaprand in ei-
ner Kaninchenhornhaut nach fs-
LASIK 7 Tage postoperativ. Es  Aufgrund dieser Epithelzellen verbleibt der Schnit-
finden sich keine Wundheilungs-

zumachen.

] trand des Flaps auch mehrere Wochen nach der Ope-
reaktionen an der senkrechten
Schnittkante des Flaps. ration unter Spaltlampenbeobachtung sichtbar. Im
Gegensatz zur Schnittkante des mechanischen Kera-
toms in Abbildung 7.3 kann durch die nahezu beliebige Schnittfithrung eine sehr steile
Randzone des Flaps erzeugt werden, wodurch dem Flap zusétzlicher Halt im stromalen
Gefiige gegeben werden kann. Die Moglichkeit des Verrutschens des Flaps auf dem kor-
nealen Bett wird dadurch eingeschrinkt. Bedingt durch den sehr steilen Winkel liefen

sich diese Flaps relativ schwer 6ffnen, da der zum Offnen verwendete Spatel sich nur

schwer unter den waagerechten Schnitt des Flaps einfiihren lief.

Abbildung 7.5 zeigt die Schnittkante eines kornealen Flaps, dessen Schnitt in einem Win-
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Abbildung 7.5.: Kaninchenhornhaut 28 Tage postoperativ. Die Schnittkante des Flaps
wurde in einem Winkel von 60 ° zum Endothel gefiihrt (a), Detailvergréferung der
Kante am Epithel (b).

kel von 60° zum Epithel gefiihrt wurde. Aufgrund des geringeren Winkels lieflen sich
entsprechend erzeugte Flaps im Vergleich zu den senkrecht gefiihrten Schnitten leichter
offnen. Auch in diesem Falle ist keine Epithelzellenproliferation in das Stroma zu erkennen

(siehe Vergrofierung in Abbildung 7.5.b).

7.2.2. Praparation von intrastromalen Lentikeln

Im Hinblick auf die Wundheilung nach Entnahme von intrastromalen Gewebe im Rahmen
der zweiten Versuchsreihe wurden weiterfithrende Studien an acht Tieren durchgefiihrt.
Wiéhrend des operativen Eingriffs liel sich das Lentikel leicht entnehmen. Der Flap legte
sich an die neu geschaffene Oberfliche an. Bedingt durch den stetigen Wasserfluss in
Richtung Endothel wurde der Flap innerhalb einiger weniger Minuten an das korneale

Bett angesaugt und bedurfte keiner weiteren Fixierung.

Die erzeugten Lentikel wurden im Gegensatz zu den in Abschnitt 6.5 vorgestellten Geo-
metrien am Rand spitz zulaufend geschnitten. Durch diese Abflachung passte sich der

Flap nach Extraktion des Lentikels besser an das verbleibende Stroma an.

Abbildung 7.7 zeigt die Histologie einer Kaninchenhornhaut 28 Tage postoperativ. Auf-
grund des entnommenen Lentikels ist die Oberflichenkriimmung im Bereich des Flaps

verandert. Anhand des Stromaverlaufs 148t sich der etwa 150 um dicke reponierte Flap
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200 pm

Abbildung 7.6.: Kaninchenhornhaut 7 Tage postoperativ nach Entnahme eines 60 pm
Lentikels.

Abbildung 7.7.: Kaninchenhornhaut 28 Tage postoperativ nach Entnahme eines 60 pm
Lentikels. Deutlich ist die verdnderte Oberfliche durch die Extraktion des Lentikels zu
erkennen.
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erkennen. Wundheilungsreaktionen sind nicht vorhanden.

Trotz der extrem groflen Menge an entnommenem Material, 60 pm stellen in den etwa
350 pm-dicken Hornh&uten bereits die oberste Grenze beziiglich einer biomechanischen
Vertraglichkeit dar, konnten keine auflergewohnlichen Wundheilungsreaktionen festge-
stellt werden. In einigen Fillen stellte sich im Vergleich zu den vorhergegangenen Versu-
chen eine etwas stirkere korneale Eintriibung (engl. haze) ein, die jedoch innerhalb der
ersten 48 h nahezu vollsténdig zuriickging. Abbildung 7.6 zeigt die Histologie einer Horn-
haut, in deren Mitte ein Lentikel von 60 pm zentraler Dicke entnommen wurde. Der Flap
passt sich gut der neuen Oberfliche an. Innerhalb des Stromas sind Flap und Flapboden

nahezu nicht mehr zu unterscheiden.

7.3. Auftretende Nebeneffekte

7.3.1. Streifenbildung

Im Hinblick auf die in Kapitel 6 gefundene Streifenbil-

dung innerhalb des Stromas vor und hinter der Schnittebe-

ne konnte dieser Effekt auch in-vivo beobachtet werden. “
Zusétzlich zu den produzierten Schnittrandern konnte auch ::‘ = *—;'_ a':‘ i '
mehrere Tage nach der Laserapplikation eine Verdnderung B AT
des Gewebes im Hinblick auf Streifen festgestellt werden. S e S 3
Abbildung 7.8 zeigt eine Histologie einer Kaninchenkornea L:’-: % ‘:-: :_“
7 Tage nach der Behandlung, deutlich sind Streifen vor T, CRE 5@
und hinter der Schnittebene mit einer Lange von bis zu — :

100-150 pm erkennbar. Die Streifen verlaufen jeweils zu-

Abbildung 7.8.: Kaninchen-
. hornhaut 7 Tage post-
Am Ubergang vom Flap zum kornealen Bett ist die durch  operativ. Senkrecht zur
Schnittebene sind Strei-
fen innerhalb des Gewebes
sichtbar.

einander parallel im gewdhlten Fleckabstand von 6 pm.

das Offnen des Flaps erkennbare Verschiebung des Stromas

sichtbar.

Im Bereich dieser Streifen konnte innerhalb des Stromas

keine verstidrkte Wundheilungsreaktion oder Fibroplastenbildung beobachtet werden. In
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einzelnen Fillen reichten einige Streifen bis zum Endothel hinab und fiihrten dort zur

Schédigung der Endothelzellen.

7.4. Diskussion

Im Hinblick auf einen Einsatz von fs-Pulsen im lebenden Gewebe konnte ein der Excimer-
LASIK vergleichbarer Wundheilungsverlauf gefunden werden. Die in ex-vivo gefunde-
ne Prézision von einigen Mikrometern liefl sich auch im lebenden Tiermodell erzielen.
Befiirchtete Schiaden durch die beobachtete UV-Licht-Erzeugung, wie etwa Zellapopto-
sis unterhalb des behandelten Areals innerhalb der Kornea, liefen sich im beobachteten

Zeitraum nicht feststellen.

In Bezug auf die Moglichkeit nahezu beliebiger Schnittfithrung innerhalb der Hornhaut
gestattet der Einsatz des fs-Lasers, die Rénder des Flaps deutlich steiler zu schneiden und
somit Komplikationen wie eingeschleppte Epithelzellen oder ein Verrutschen des Flaps
zu vermindern. Die geringen Wundheilungsreaktionen an diesen Schnittréndern lassen
den Einsatz des fs-Lasers im Rahmen einer Hornhauttransplantation sinnvoll erscheinen.
Insbesondere die Moglichkeit der beliebigen Schnittfiihrung kann im Rahmen dieser Ein-
griffe, in denen man bislang auf das radialsymmetrische Trepan angewiesen ist, grofle

Fortschritte ermoglichen.

Die Préaparation von Lentikeln und deren Entnahme auch in sehr diinnen Hornh&duten
mit um 300 pm Dicke stellte sich als komplikationslos dar. Wie exakt sich die Oberfléche
des reponierten Flaps an die neu geschaffene Oberflache anlegt und welche Prézision sich
letztendlich im Rahmen der Entnahme eines Lentikels realisieren lasst, miissen weitere
in-vivo-Experimente zeigen. Als mafligeblich stellte sich des Weiteren die Fixierung der
behandelten Auge dar. Ein Verrutschen der Augen wéhrend der Operation muss unter
allen Umstédnden vermieden werden. Auch die exakte Kenntnis der Fokusposition inner-
halb der behandelten Augenhornhaut ist fiir einen klinischen Einsatz unabdingbar. Eine
Moglichkeit zur Kontrolle bietet die hier vorgestellte OCT. Bei zu tief liegender Fokus-
position und somit potentieller Schiadigung der Endothelschicht kénnte die Operation

vorzeitig abgebrochen werden.

Als ausgepriigtester Nebeneffekt der fs-LASIK lie8 sich auch in-vivo eine Streifenbildung
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innerhalb der Hornhaut beobachten. Auch mehrere Tage postoperativ liefen sich die-
se Streifen deutlich ausmachen. Eine verstirkte Wundheilungsreaktion oder Eintriibung
der Hornhéute in diesen Bereichen liefl sich jedoch nicht feststellen. Eine Aufweitung
und damit verbundene Erhchung der benutzten numerischen Apertur fiithrte zu einer
Verminderung dieser Effekte. Eine Beeinflussung der Sehqualitét hinsichtlich der Trans-
parenz der Hornhé&ute liel sich in den behandelten Tiern nicht feststellen. Aufgrund des
nicht vollstéindig geklarten Ursprungs dieser Gewebeverdnderung ist eine vollkommene
Unterdriickung dieser Streifen anzustreben. Auch im Hinblick auf eine moglichst prézise
vertikale Fokusdefinition zur Erstellung intrastromaler Lentikel ist eine weitere Erhohung
der numerischen Apertur von Vorteil. Dem gegeniiber steht die mit dem kleineren Fleck-
durchmesser verbundenen ldangere Operationszeit. Mit Blick auf die seit kurzem erhéltiche
200 kHz-Lasersysteme koénnten sich entsprechende numerische Aperturen iiber 0,25 mit

vertretbaren Operationszeiten realisieren lassen.






8. Wertung und Ausblick

Innerhalb der vorliegenden Arbeit ist es gelungen, sémtliche physikalische Grundlagen fiir
einen Einsatz von Ultrakurz-Puls-Systemen in der refraktiven Augenchirurgie zu legen.
Im Hinblick auf einen klinischen Einsatz des fs-Lasers konnten geeignete Verfahren von
Modellsystemen iiber Kadaveraugen bis hin zu einem Einsatz am lebenden Tier entwickelt
und angewandt werden. Erste vorlaufige Studien am Gewebe in-vivo verliefen hinsichtlich

erzielbarer Prizision und geringer Wundheilungsreaktionen duflerst viel versprechend.

Im Rahmen der durchgefithrten Untersuchungen an Modellsubstanzen wie Gelatine und
Wasser lie8 sich, im Gegensatz zu den Erwartungen anderer Gruppen [Loe 96] [Kur 98],
eine deutliche Reduzierung der Durchbruchschwelle mit der Verwendung moglichst kurzer
Pulsdauern im Bereich um 150 fs erzielen. Basierend auf diesen geringen Energien mit
Werten unter 1 pJ sind einhergehende Effekte wie Kavitation und entstehende Druck-

transienten weiter reduziert und ermoglichen so eine erhéhte Schnittprézision.

Durch geeignete Abbildungsoptiken konnten die Form und Dynamik der am Ort des
Durchbruchs entstehenden Kavitationsblasen erstmalig auch bei diesen geringen Ener-
gien aufgelost werden. Aufgrund dieser Messungen konnte der in mechanische Energie
konvertierter Teil zu unter 0,1 % ermittelt werden. Dieser geringe Prozentsatz wird durch
die durchgefiihrten Druckmessungen an Modellsubstanzen mit Druckamplituden im Be-
reich unter 10 bar im Abstand von 200 pum bestétigt. Zwar deuten Modellrechnungen von
Noack auf weitaus hohere Werte im Bereich einiger kbar in unmittelbarer Fokusnéhe hin
[Noa 98], diese besitzen jedoch aufgrund der extrem starken Dampfung im Gewebe ein

vernachléssighares Schadigungspotenzial.

Die beobachteten dynamischen Prozesse der Blasenoszillation sind im Bereich unter 5 us

111
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weitgehend abgeschlossen und diirften bei Verwendung von Pulsfolgefrequenzen bis in
den 200 kHz-Bereich hinein ohne Einfluss sein. Zusétzlich wurden im Rahmen dieser Ar-
beit erstmalig Bestandteile molekularen Wasserstoffs innerhalb der produzierten Blasen
gefunden, wodurch Blasen mit Lebensdauern im Sekunden-Bereich am Ort des Fokus ge-
neriert werden. Diese Blasen bestehen im Gegensatz zu den oszillierenden Kavitationsbla-
sen nicht aus Wasserdampf und kollabieren folglich nicht. Aufgrund des Einflusses dieser
Blasen auf den direkt nachfolgend applizierten Laserpuls konnten Scan-Algorithmen zur

Schnitterzeugung entsprechend optimiert werden.

In jiingster Zeit durchgefithrte Anwendungen des fs-Lasers im Rahmen der sog. Nano-
Chirurgie von Konig et. al. [Koe 01] deuten auf ein Ausbleiben der Kavitationseffekte und
Druckphédnomene bei weiterer Reduzierung der Pulsenergie hin. Durch Verwendung hoher
numerischer Aperturen ist ein Bearbeiten einzelner Zellen oder Chromosome mit wenigen
nJ an Energie moglich. Der zugrunde liegende Mechanismus, der zur Schnittwirkung ohne
mechanische Disruptionseffekte fiihrt, ist bislang ungeklért und bietet somit Stoff fiir
weiterfithrende Untersuchungen an Modellsubstanzen. Besonders der Ubergang zwischen
diesen beiden Regimes und der Wechsel in den zugrundeliegenden Mechanismen sind zu

ergriinden.

Aufgrund der Studien an Modellsubstanzen konnte anschliefend ein sehr préazises Bearbei-
ten von Kornea ex-vivo mit pm-Prézision erzielt werden. Durch histologische Techniken
lielen sich die geringen mechanischen und thermischen Nebenwirkungen der fs-Disruption
bestéitigen. Die notwendige Chirp-Korrektur bzgl. der Fokussieroptik, durch die ein Ar-
beiten mit Pulsenergien im Bereich von 0,8 uJ ermdoglicht wurde, deutet das Auftreten
und die notwendige Beriicksichtigung neuer nichtlinearer Effekte im Rahmen der Pho-
todisruption an. Bedingt durch die sehr kurzen Pulsdauern treten vermehrt nichtlineare

Effekte wie Selbstfokussierung, Photodissoziation oder Dispersion in den Vordergrund.

Vor allem der Effekt der Selbstfokussierung erwies sich als mafigeblich bei Anwendung
sehr kurzer Pulse. Die durch diesen Effekt generierte Streifenbildung ist bislang nicht be-
obachtet worden und stellt somit eine neue Erscheinung im Rahmen der Laser-Gewebe-
Wechselwirkung dar. Innerhalb der Experimente an Modellsubstanzen konnten entspre-
chende Streifen lediglich bei relativ hohen Energien um 300 pJ beobachtet werden. Im

Gegensatz dazu lief} sich die Ausbildung einzelner Streifen bei Anwendung der ultrakur-
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zen Pulse in kornealem Gewebe auch bei sehr geringen Pulsenergien beobachten. Die
Durchmesser der Streifen lagen unter dem Beugungslimit der fokussierten Laserpulse.
Die Ursache dieser Gewebeveréinderung ist bislang nicht vollstdndig geklédrt, ein maf-
geblicher Einfluss der freien Elektronen, entweder thermischer oder chemischer Natur,
erscheint wahrscheinlich. Obwohl eine Auswirkung dieser Streifen auf das Sehvermoégen
in dieser Arbeit nicht direkt nachgewiesen werden konnte, ist ein Unterdriicken dieses Ne-
beneffektes vor allem aufgrund der unbekannten Natur der Streifen wiinschenswert. Eine
Verwendung hoherer numerischer Aperturen fiihrte zu einer deutlichen Reduzierung der
Streifenbildung und somit der Selbstfokussierung in Ubereinstimmung mit den theoreti-
schen Erwartungen. In der Literatur findet sich als Grenzwert eine numerische Apertur
von NA > 0,65 zur vollstdndigen Unterdriickung der Selbstfokussierung [Sch 00] in Glas,
bei Verwendung von einer NA > 0,25 ist der Einfluss der Selbstfokussierung bereits er-

heblich reduziert.

Mit der Photodissoziation von biologischen Molekiilen innerhalb der Probeaugen konnte
ein weiterer Multiphotonen-Prozess identifiziert werden, der in bisherigen Modellvorstel-
lungen fehlt. Eine makroskopische Auswirkung dieses Effektes bzgl. entstehender freier
Radikale ist aufgrund der geringen Energiekonversion eher unwahrscheinlich. Die entste-
henden Gasmengen innerhalb des Auges durch Blasenbildung stellen jedoch eine Limi-
tierung der Schnittprizision dar. Ob auch der Effekt der Photodissoziation mit weiterer
Reduzierung der Pulsenergie wie bei der Kavitation unterdriickt werden kann, sollte daher

Gegenstand zukiinftiger Forschung sein.

Die gefundene UV-Licht-Erzeugung an dem Endothel stellte sich mit Konversionseffizi-
enzen um 1 x 107° als sehr priagnant dar. Die gefundenen Effizienzen liegen jedoch unter
denen der UV-Fluoreszenz, welche in diesem Bereich im Rahmen der Excimer-Ablation
auftritt [Lub 94]. Da der zugrunde liegende Mechanismus zusétzlich das Vorhandensein
einer optischen Grenzfliche im Fokusvolumen voraussetzt [Tsa 95|, sind auch hier schidi-
gende Einfliisse innerhalb der fs-Anwendung als sehr gering einzustufen. Vielmehr wird
dieser Effekt bereits zur hochauflésenden Mikroskopie einzelner Zellen oder Wellenleiter-

strukturen in der Gruppe um J. Squier genutzt [Squ 98].

Als Abschluss der vorliegenden Arbeit konnte die in ex-vivo definierte Prézision am le-

benden Tier umgesetzt werden. Im Mittelpunkt der durchgefiihrten Studien stand die
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Herstellung von kornealen Flaps und Lentikeln sowie erste refraktiv-chirurgische Eingrif-
fe. Der anschlieende postoperative Verlauf zeigte geringe Wundheilungsreaktionen, die
der einer Excimer-Laserablation entsprachen. Durch das mechanische Keratom induzierte
Komplikationen der herkémmlichen LASIK konnten bei Anwendung des fs-Lasers nicht

beobachtet werden. Sie stellen somit einen Vorteil gegeniiber der herkommlichen Methode

dar.

Im Rahmen der moglichen Schnittfithrung sind neue Geometrien jedoch nicht nur bzgl.
besser stabilisierter Flapformen mdoglich, sondern auch Anwendungen im Bereich la-
melldrer Keratoplastiken (Hornhauttransplantationen), in deren Verlauf die eigene Endo-
thelschicht im Empfingerauge belassen werden kann. Auch kann die nahezu beliebige
Schnittprazision im Falle einer durch Verletzung bedingten Transplantation vorteilhaft
sein, da die im Empfingerauge préparierte Schnittgeometrie im Spenderauge exakt re-

produziert werden kann.

In Hinblick auf weitere in-vivo-Experimente gilt es, definierte Brechkraftédnderungen durch
Préparation entsprechender Lentikel zu generieren. Uber die Kontrolle der Oberflichen-
topographie wire so eine Messung des Ergebnisses und der Langzeitstabilitéit des refrak-
tiven Eingriffes moglich. Um eine solche entsprechende Messung mittels herkémmlicher
Messmethoden erfassen zu konnen, ist eine Bearbeitung gréferer optischer Zonen von
bis zu 7-9 mm im Durchmesser anzustreben. Um derartig grofle Flichen mit akzepta-
blen Operationszeiten realisieren zu konnen, wére eine Integration von Lasersystemen

mit Repetitionsraten im Bereich mehrerer 10 kHz bis 100 kHz erforderlich.

Erste Systeme mit Repetitionsraten um 200 kHz sind kiirzlich realisiert worden [Gal 01].
Ein Einsatz dieser Systeme im Rahmen der chirurgischen Eingriff setzt jedoch neue Ent-
wicklungen im Bereich der Scannertechnologie voraus. Galvanomterspiegelsysteme, wie
sie in dieser Arbeit verwendet wurden, stoffen mit etwa 10 kHz an die Grenze ihrer Leis-

tungsfahigkeit.

Weiterfithrende Studien sollten vor allem auch die Mdéglichkeit der intrastromalen Abla-
tion zur Korrektur noch kleinerer Dioptrie-Werte in Betracht ziehen. Im Rahmen zukiinf-
tiger Behandlungen konnten durch Préparation und Entnahme eines Lentikels in einem
ersten Durchgang die Brechkraft des Auges bis auf etwa 0,25 Dioptrien genau korrigiert

werden. Anschliefend kénnte in einer Nachbehandlung intrastromal etwas Gewebe ver-
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dampft beziehungsweise abladiert werden, ohne das Auge wiederholt zu 6ffnen. Dabei
bliebe vor allem zu klédren, inwiefern die im Auge verbleibenden Gewebereste zu Kompli-

kationen oder zur Eintriibung des Auges fithren.

In Bezug auf die der verwendeten Lasersysteme lief sich durch Implementierung eines
Faserlaser-Oszillators eine stabile und zuverldssige Kurzpulsquelle realisieren. Aufgrund
der Notwendigkeit der Nachverstarkung dieser Pulse war das verwendete System noch
relativ aufwendig und im Hinblick auf einen effizienten klinischen Einsatz nicht geeignet.
Vor allem mit Blick auf Strahlqualitdt und Stabilitat besteht Optimierungsbedarf. Jiingst
entwickelte Faserlaser-Verstirker-Systeme [Gal 01] kénnten hier in naher Zukunft diese
Erwartungen erfiillen. Eine weitere Reduzierung der Pulsenergie in den nJ-Bereich hinein
konnte einen Verzicht auf die CPA-Technik ermoglichen. Ein Einsatz wesentlich kompak-

terer und zuverléssigerer, diodengepumpter oder auf Faserbasis beruhender Systeme wire

dadurch denkbar.

Mit Blick auf den stetig wachsenden Markt der Medizintechnik, verbunden mit dem brei-
ten Anwendungspotenzial des fs-Lasers in der Augenchirurgie, scheint ein Einsatz des
fs-Lasers als duflerst viel versprechend. Auf Basis der hier vorgelegten Studien ist insbe-
sondere ein Einsatz im Rahmen der refraktiven Chirurgie moglich. Die durchgefiihrten
Experimente an Modellsubstanzen ermdoglichen zusétzlich ein detaillierteres Verstandnis

der fs-Photodisruption im Hinblick auf weitere medizinische Anwendungsfelder.
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A. Anatomie der vorderen

Augenkammer

Der optische Apparat des menschlichen Auges besteht im wesentlichen aus den einzelnen
Elementen der vorderen Augenkammer. Dieser sog. dioptrische Apparat erzeugt auf der

jeweiligen Netzhaut ein umgekehrtes, verkleinertes Bild [Sch 87].

Epithel
Stroma Hornhaut
[

Kammerwasser Endothe

Iris Linse Ziliarkorper

Abbildung A.1.: Aufbau der vorderen Augenkammer.

In Abbildung A.1 ist dieser vordere Teil dargestellt. Die &uflerste Schicht des menschlichen
Sehapparates bildet die Hornhaut oder Kornea, welche zu einem Grofiteil aus Bindegewe-
be in Form von geschichteten Kollagenlamellen besteht. Bedingt durch die Grenzflache
zur Luft stellt die gekriimmte Kornea mit einer Brechkraft von etwa 40 Dioptrien das am
stiarksten brechende Element des menschlichen Auges dar. Zwischen der mit Kammerwas-

ser gefiillten Vorderkammer und der hinteren Augenkammer befinden sich Iris und Linse.

129



130 A. Anatomie der vorderen Augenkammer

Die Iris bewirkt durch ihre Blendenwirkung eine Anpassung des Auges an die jeweilige
Helligkeit sowie eine begrenzte Akkomodation bzgl. Fern- oder Nahsicht, auch Konver-
genzreaktion genannt [Sch 87]. Den wichtigsten Beitrag zur Nah- oder Fernakkomodation
liefert jedoch die Linse, welche durch ihre Aufhdngung im sog. Linsensack iiber Kréfte
des Ziliarapparates in ihrer Kriimmung variiert werden kann. Dabei verédndert sich im

wesentlichen die Kriimmung der vorderen Linsenflache.

Fiir einen refraktiv-chirurgischen Eingriff eignet sich daher die Kornea besonders durch
ihren dominierenden Einfluss auf die Brechkraft des Seh-Apparates. Des Weiteren ist sie

durch ihre exponierte Lage relativ problemlos zu erreichen beziehungsweise zu bearbeiten.

Der Aufbau der Hornhaut ist in mehrere Schichten untergliedert, deren Hauptbestand-
teil das korneale Stroma darstellt, siche Abbildung A.2. Uber dem hier eingezeichneten
kornealen Stroma befindet sich im lebenden Gewebe der Tranenfilm, der die Sauerstoft-
versorgung und die Stoffwechselprozesse der Hornhaut sicherstellt. Das Korneaepithel des
menschlichen Auges ist etwa 50 pum dick. Bei Abtrag des kornealen Epithels regeneriert

sich diese Schicht innerhalb von 3-7 Tagen.

Epithel Basal- &

\ Bowmann-Membran
/ ] A

Stroma ca.

/ 500 pm
Keratozyten

~T=

\
L?j v

Endothel Descemet-Membran

Vorderkammer

Abbildung A.2.: Aufbau und Zusammensetzung der Hornhaut. In der Mitte ist zur Ver-
anschaulichung eine Histologie eines Kaninchenauges eingefiigt.

Unter der Epithelschicht liegt die Basalmembran, welche den Abschluss der Epithelschicht

bildet. Zwischen Ubergang von Basalmembran und Stroma findet sich die Bowman-
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Membran, deren Funktion bis heute ungeklért ist [Sei 00]. Im Gegensatz zum Menschen
und Primaten fehlt diese Schicht beispielsweise bei Kaninchen und Schweinen. Innerhalb
des Stromas befinden sich geschichtete Kollagenlamellen, die mit einer Dicke von etwa
1-2 pm jeweils im 90°-Winkel zueinander liegen. Zusétzlich ist das Stroma von Keratozy-
ten durchsetzt, welche im wesentlichen fiir Wundheilungsprozesse innerhalb des Stromas

verantwortlich sind.

Den Abschluss der Kornea bilden Descemet-Membran und Endothelschicht. Letztere
tragt durch ihre dehydrierende Wirkung ebenfalls entscheidend zum Stoffwechsel und
zur Transparenz der Hornhaut bei. Einzelne Zellen des Endothels konnen sich nach ei-
ner Schiadigung im Gegensatz zu Epithelzellen nicht regenerieren und stellen daher den

empfindlichsten Teil der Kornea dar.



132 A. Anatomie der vorderen Augenkammer




B. Histo-Pathologische Aufbereitung

Im Rahmen der durchgefiihrten Studien zur Bearbeitung von stromalem Gewebe wurde
sowohl innerhalb der ex-vivo- als auch der in-vivo-Studien eine histo-pathologische Ana-
lyse der produzierten Schnitte vorgenommen. Diese Analysen wurden auf Basis von Licht-
und Elektronenmikroskopie durchgefiihrt. Zur Verfiigung standen dabei neben dem Licht-
mikroskop ein Rasterelektronen-Mikroskop (REM) und ein Transmissionselektronen-Mi-
kroskop (TEM). Wé&hrend REM-Aufnahmen im wesentlichen die Oberflichenschnittqua-
litdt von gedffneten Flaps oder entnommenen Lentikeln wiedergeben, kann mittels der
Lichtmikroskopie auf Basis von wenige um-diinnen Gewebeschnitten sog. histologischen
Schnitten eine detaillierte Analyse der Schnittqualitit der auftretenden mechanischen
und thermischen Nebeneffekte sowie der Wundheilungsreaktionen und deren Verlauf vor-

genommen werden.

Um fiir die jeweiligen Studien den Zustand des Gewebes unmittelbar nach Probenent-
nahme beziehungsweise nach der Bearbeitung der ex-vivo-Augen analysieren zu konnen,
wurden die Augenproben sofort in Fixierlosung eingelegt (3,5-% Glutardealdehyd oder
2-4% Paraformaldehyd). Durch diese Fixierlosung kommt es zu einer Denaturierung und
Vernetzung der einzelnen Proteine im Gewebe. Neben der besseren Schneidféhigkeit des
Gewebes wird so eine Verdnderung und Zersetzung oder Verwesung des Gewebes ver-
hindert [Kno 79]. Aufgrund eventueller Schrumpfungen sind die in der anschlieenden
lichtmikroskopischen Analyse gefundenen Abmessungen mit Vorsicht zu bewerten. Im
Rahmen dieser Arbeit wurde versucht, durch vorherige Vermessung der verwendeten
Proben mittels Pachymetrie die entstehende Schrumpfung des Gewebes zu ermitteln.

Es ergaben sich Schwankungen im Bereich von bis zu 15 %. Eine exakte Tendenz lief3

133



134 B. Histo-Pathologische Aufbereitung

sich jedoch nicht feststellen.

Zur lichtmikroskopischen Analyse gestattet die Fixierung zusétzlich ein Einfarben der
Probe. Durch Einfarben mit Himatoxylin-Eosin (HE) nehmen Zellkerne eine blaue Féarbung,
Zellplasma, Interzelluldarsubstanzen und insbesondere Kollagen verschiedene Rottone an.
Werden Azocamin und Anilinblau (kurz: AZAN) verwendet, erscheinen Zellbestandtei-
le rot und kollagenes Bindegewebe blau. In beiden Farbungen sind koagulierte Proteine

(Indiz fiir thermische Schiadigungen) durch kréftige rote Farbung zu erkennen [Kno 79].

Im Folgenden wird das Fixiermittel ausgewaschen durch Einlegen in Alkohol-Losungen
mit aufsteigender Konzentration (50 %, 70 % und 96 %). Durch den Alkohol wird das
im Gewebe noch enthaltene Wasser verdringt und durch Paraffine ersetzt. Bei grofle-
ren Proben ist oft auch ein vorheriges Einfrieren der in Fixierlosung eingelegten Probe
iiblich. Bei einer Temperatur von etwa —25°C wird anschliefend das Gewebe mittels des

sogenannten Cryotoms geschnitten.

Seit einiger Zeit werden haufig auch harzartige Substanzen oder Kunststoffe, Methacryla-
te, zur Fixierung verwendet. Das zu fixierende Medium muss dazu ebenfalls entwéssert
und in Aceton- oder Ethanol-Losungen eingebettet werden. Anschliefend wird durch

Polymerisation die schneidbare Gewebeprobe gewonnen.

Sobald die Gewebeprobe fixiert, eingebettet und gefirbt wurde, kénnen anschliefend
durch sogenanntes Trimmen mittels eines Mikrotoms bis zu 1-4 um diinne histologische
Schnitte der Gewebeprobe angefertigt werden [Gla 75]. Vor allem die Verwendung von
Kunststoffen ermdoglicht ein duflerst diinnes Schneiden mit Schnittdicken von etwa ei-
nem Mikrometer. Ein sehr diinner Gewebeschnitt erlaubt innerhalb der anschlieBenden

lichtmikroskopischen Analyse sehr hohe Auflésungen.



C. Designstudie

Abbildung C.1.: Designstudie zum Aufbau eines klinischen fs-Laser fiir die refraktive
Chirurgie. Entstanden in Zusammenarbeit mit der Fachhochschule fiir Industriedesign
Hannover durch Fuhrmann und Quante.

Im Rahmen einer Zusammenarbeit mit dem Fachbereich Industriedesign der Fachhoch-
schule fiir Kunst und Design Hannover wurden erste Entwiirfe fiir ein klinisches fs-

Lasersystem zur Behandlung von Fehlsichtigkeiten angefertigt.

Abbildung C.1 zeigt die Ansicht eines Modells eines in einen OP-Tisch integrierten La-
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sersystems. Die Unterbringung des Lasersystems ist im Fufl der OP-Liege vorgesehen.
Die Grundlage fiir die Abmessungen des Lasersystems stellte ein Prototyp der Firma
IMRA (FCPA-2) dar. Es handelt sich um ein komplett faser-basiertes Lasersystem. Die
kurzen Pulse werden anschlieend {iber fixe Spiegelarme in den Tréger iiber dem Patien-
tenkopf gefiihrt. Direkt {iber dem Kopf des Patienten ist die Scanner- und Fokussierein-
heit untergebracht. Zur Beobachtung und folgenden Behandlung durch den Ophthalmo-
Chirurgen ist ein OP-Mikroskop mit CCD-Kamera in den Biigel integriert. Wihrend der
Laserbehandlung wird das Patientenauge iiber eine entsprechende Saugringeinheit fixiert.
Nach Abschlufl der Laserbehandlung wird der Patient samt Liege unter ein am Spiegel-
arm befindliches Mikroskop gefahren, iiber welches der Augenarzt nun die Extraktion des

produzierten Lentikels vornehmen kann.
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