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< (57) Abstract: The invention relates to a device for measuring an optical penetration that is triggered in a tissue (6, 14) underneath
the tissue surface by means of therapeutic laser radiation which a laser-surgical device (5) concentrates in a treatment focus (11)
O located in said tissue (6, 14). The inventive device is provided with a detection beam path comprising a lens system which couples
radiation emanating from the tissue (6, 14) underneath the tissue surface into the detection beam path. A detector device (4, 3, 9; 39,
40, 41; 58, 59, 60) generating a detection signal (5) which indicates the spatial dimension and/or position of the optical penetration
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(57) Zusammenfassung: Die Erfindung beschreibt eine Vorrichtung zur Messung eines optischen Durchbruches, der in einem Ge-
& webe (6, 14) unterhalb einer Gewebeoberfldche von einer Behandlungs-Laserstrahlung ausgeldst wird, die eine laser-chirurgische
Einrichtung (5) in einem im Gewebe (6, 14) liegenden Behandlungsfokus (11) biindelt, wobei die Vorrichtung einen Detektionsstrah-
lengang mit einer Optik aufweist, bei dem die Optik aus dem Gewebe (6, 14) unterhalb der Gewebeoberflache ausgehende Strahlung
in den Detektionsstrahlengang einkoppelt, und dem Detektionsstrahlengang eine Detektoreinrichtung (4, 3, 9, 39, 40, 41, 58, 59,
60) nachgeordnet ist, die ein Detektionssignal (5) erzeugt, das rdumliche Ausdehnung und/oder Lage des optischen Durchbruchs im

Gewebe (6, 14) anzeigt.
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Vorrichtung und Verfahren zur Messung eines optischen Durchbruchs in einem Gewebe

Die Erfindung bezieht sich auf eine Vorrichtung zur Messung eines optischen Durchbruches,
der in einem Gewebe unterhalb einer Gewebeoberfliche von einer Behandlungs-
Laserstrahiung ausgeldst wird, die eine laser-chirurgische Einrichtung in einem im Gewebe
liegenden Behandlungsfokus biindelt, wobei die Vorrichtung einen Detektionsstrahlengang mit
einer Optik aufweist. Die Erfindung bezieht sich weiter auf ein Verfahren zur Messung eines
optischen Durchbruchs, der in einem Gewebe unterhalb einer Gewebeoberfliche von

Behandlungs-Laserstrahlung ausgelost wird.

Behandlungs-Laserstrahlung wird in laserchirurgischen Verfahren insbesondere fur
augenchirurgische Eingriffe angewendet. Dabei wird die Behandlungs-Laserstrahlung innerhatb
des Gewebes, d.h. unterhalb der Gewebeoberflache, derart fokussiert, dafs ein optischer
Durchbruch im Gewebe ausgelost wird. Die Behandlungs-Laserstrahlung wirkt durch

Photodisruption oder —ablation.

Im Gewebe laufen zeitlich hintereinander mehrere Prozesse ab, die durch die Behandlungs-
Laserstrahiung initiiert werden. Uberschreitet die Leitunésdichte der StrahlUng einen
Schweliwert, kommt es zu einem optischen Durchbruch, der im Gewebe eine Plasmablase
erzeugt. Diese Plasmablase wéchst nach Entstehen des optischen Durchbruches durch sich

ausdehnende Gase. Wird der optische Durchbruch nicht aufrechterhalten, so wird das in der

‘Plasmablase erzeugte Gas vom umliegenden Gewebe aufgenommen, und die Blase

verschwindet wieder. Dieser Vorgang dauert allerdings sehr viel {anger, als die Entstehung der
Blase selbst. Wird ein Plasma an einer Gewebegrenzflache erzeugt, die durchaus auch
innerhalb efner Gewebestruktur liegen kann, so erfolgt ein Gewebeabtrag von der Grenzfliche.
Man spricht deshalb dann von Photoablation. Bei einer Plasmablase, die vorher verbundene
Gewebeschichten trennt, ist Tblicherweise von Photodisruption die Rede. Der Einfachheit

halber werden all solche Prozesse hier unter dem Begriff optischer Durchbruch
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zusammengefallt, d.h. dieser Begriff schliefit nicht nur den eigentlichen optischen Durchbruch

sondern auch die daraus resultierenden Wirkungen im Gewebe ein.

Fiir eine hohe Genauigkeit eines laserchirurgischen Verfahrens ist es unumganglich, eine hohe
Lokalisierung der Wirkung der Behandlungs-Laserstrahlen zu gewdhrleisten und
Kolateralsch@den in benachbartem Gewebe mdglichst zu vermeiden. Es ist deshalb im Stand
der Technik Gblich, die Behandlungs-Laserstrahlung gepuist anzuwenden, so daf ‘der zur
Auslésung eines optischen Durchbruchs notige Schwellwert fiir die Leistungsdichte der
Behandlungs-Laserstrahlung nur wéhrend den einzelnen Pulsen berschritten wird. Die US
5.984.916 zeigt diesbeziiglich deutlich, dal der rdumliche Bereich des optischen Durchbruchs
(in diesem Fall der erzeugten Wechselwirkﬁng) stark von der Pulsdauer abhéngt. Eine hohe
Fokussierung des Laserstrahls in Kombination mit sehr kurzen Pulsen erlaubt es damit, den

optischen Durchbruch sehr punktgenau in einem Gewebe einzusetzen.

Der Einsatz von gepuister Behandlungs-Laserstrahlung hat sich in der letzten Zeit besonders
zur laserchirurgischen Fehisichtigkeitskorrektur in  der Ophthalmologie durchgesetzt.
Fehisichtigkeiten des Auges riihren oftmals daher, dal® die Brechungseigenschaften von
Hornhaut und Linse keine ordnungsgeméfle Fokussierung auf der Netzhaut bewirken. Bei
Kurzsichtigkeit (auch als Myopie bezeichnet) liegt bei entspanntem Auge der Fokus vor der
Netzhaut, bei Fernsichtigkeit (auch als Hyperopie bezeichnet) ist der Fokus dagegen hinter der
Netzhaut.

Die erwdhnte US 5.984.916 sowie die US 6.110.166 beschreiben Verfahren zur
Fehisichtigkeitskorrektur mittels geeigneter Erzeugung optischer Durchbriiche, so dafy im
Endeffekt die Brechungseigenschaften der Hornhaut gezielt beeinflut werden. Eine Vieizahl
von optischen Durchbriichen wird so aneinander gesetzt, dal® innerhalb der Hornhaut des

Auges ein linsenformiges Teilvolumen isoliert wird. Das vom {brigen Hornhautgewebe

getrennte linsenférmige Teilvolumen wird dann mittels eines seitlich 6ffnenden Schnittes aus

der Hornhaut herausgenommen. Die Gestalt des Teilvolumens ist so gewahit, dal} nach
Entnahme die Brechungseigenschaften der Hornhaut so gedndert sind, daR die erwilinschte

Fehlsichtigkeitskorrektur bewirkt ist.

Zur Isolierung des Teilvolumens ist es natirlich unumganglich, die optischen Durchbriiche an
vorbestimmten Stellen zu erzeugen. Die US 5.984.916 beschreibt entsprechende Sensoren, die
Querschnitt sowie Lage und Intensitédt des Behandlungs-Laserstrahis erfassen und eine
entsprechende Steuereinrichtung speisen, die den Laserbehandlungsstrahl so beeinflult, daf
am gewiinschten Zielpunkt ein gewiinschter optischer Durchbruch erreicht wird.
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Die EP 1 232 734 A1 schiagt dagegen vor, einen Wellenfrontsensor zu verwenden, um die
Lage eines optischen Durchbruches, der in einem Auge erzeugt wurde, zu bestimmten. In der
Veréffentlichung ist diesbezliglich davon die Rede, dafl die BlasengroRe mit dem
Wellenfrontsensor unter Verwendung ,relativ gut bekannter Wellenfronttechniken* gemessen
werden kann. Uber die Art und Weise wie die Messung erfolgen konnte, schweigt sich die
Schrift leider aus. Sie vermittelt keine technische Lehre, sondern bleibt aufgabenhaft. Da ein
Wellenfrontsensor aber bekanntermafen in der Lage ist, eine Verzerrung einer Wellenfront
festzustellen, ware es denkbar, die in EP 1 232 734 A1 aufgabenhaft genannte Zielsetzung
dadurch zu erreichen, daB mit einem Wellenfrontsensor eine Verformung der
Hornhautoberflache detektiert wird, die von einer im Inneren der Hornhaut erzeugten Blase
hervorgerufen wurde. Bei einem solchen denkbaren Ansatz wére es jedoch zu erwarten, dal
die MeBgenauigkeit mit abnehmender Blasengréfe stark sinkt, da eine kleinere Blase natiirlich
auch zu einer stark verminderten Verformung der Hornhautvorderflache fiihren wird. Dartiber
hinaus wére zu erwarten, daf} bei einer tiefer gelegenen Blase der durch diese Art der Messung
angezeigte Blasendurchmesser geringer ausféllt, als bei einer hoher gelegenen Blase gleicher
GroRe. Mit einem solchen Ansatz mifite also mit einem von der Tiefenlage der Blase

abhangigen MeRfehler gerechnet werden.

Die Genauigkeit, mit der Behandlungs-Laserstrahlung z.B. zur Fehlsichtigkeitskorrektur am
Auge eines Patienten appliziert werden kann, hat natirlich direkte Auswirkung auf die Qualitat
des Ergebnisses, im genannten Beispiel auf die Qualitdt einer optischen Korrektur. Es ist
deshalb Aufgabe der Erfindung, eine Vorrichtung zur Messung eines optischen Durchbruches
zu schaffen, mit der eine gesteigerte Zielgenauigkeit der Wirkung einer

Behandlungslaserstrahlung erreicht werden kann.

Diese Aufgabe wird mit einer Vorrichtung zur Messung eines optischen Durchbruches, der in
einem Gewebe unterhalb einer Gewebeoberflache von einer Behandlungs-Laserstrahlung
ausgelst wird, die eine laser-chirurgische Einrichtung in einem im Gewebe liegenden
Behandlungsfokus biindelt, wobei die Vorrichtung einen Detektionsstrahlengang mit einer Optik .
aufweist, dadurch gelést, dat die Optik aus dem Gewebe unterhalb der Gewebeoberflache
ausgehende Strahlung in den  Detektionsstrahlengang  einkoppelt, und dem
Detektionsstrahlengang eine Detektoreinrichtung nachgeordnet ist, die ein Detektionssignal
erzeugt, das raumliche Ausdéhnung und/oder Lage des optischen Durchbruchs im Gewebe
anzeigt. Die Aufgabe wird weiter geldst mit einem Verfahren zur Messung eines optischen
Durchbruchs, der in einem Gewebe unterhalb einer Gewebeoberflaiche von Behandlungs-
Laserstrahlung ausgeldst wird, wobei aus dem Gewebe unterhalb der Gewebeoberflache
ausgehende Strahlung detektiert und daraus ein MaR fur raumliche Ausdehnung und/oder Lage
des optischen Durchbruchs bestimmt wird.
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Im erfindungsgemafien Konzept wird also die raumliche Ausdehnung und/oder Lage des
optischen Durchbruches detektiert und dazu Strahlung analysiert, die aus dem Gewebe selbst,
d.h. unter der Gewebeoberflache ausgeht, wobei unter dem Begriff ,ausgeht” riickgestreute,
reflektierte oder induzierte Strahlung im Gegensatz =zu transmittierter Strahlung
zusammengefalt ist. Das erfindungsgemafte Verfahren sowie die erfindungsgeméafie
Vorrichtung eignen sich insbesondere fiir die Vermessung bei Behandlungen von
transparentem bzw. halbtransparentem Gewebe, da in diesem Fall bis zu dreidimensionale
Strukturinformationen gewonnen werden konnen. Damit ist die Erfindung besonders fiir die

Uberwachung mikrochirurgischer Operationen am Auge geeignet.

Das Detektionssignal kann zur Steuerung der .Behandiungsstrahlung auf vielfaltige Art und
Weise verwendet werden. So kann zum einen ein die Ausdehnung eines optischen
Durchbruches anzeigendes Detektionssignal zur Steuerung von Laserparametern, z. B.
Strahlquerschnitt, Strahlungsintensitat und/oder Pulsdauer eingesetzt werden. Dabei ist eine
manuelle Einstellung durch einen Beobachter, dem das Detektionssignal dargeboten wird,
ebenso denkbar, wie eine teilautomatische oder vollautomatische Regelung. Die Beeinflussung
der Behandlungs-Laserstrahlung kann dabei Parameter beeinflussen, die den Strahl formen,
wie auch Ablenkungsparameter, die den Strahl im Gewebe ortlich steuern. Bei einer Erfassung
der raumlichen Ausdehnung des optischen Durchbruches kommt vordringlich eine
Beeinflussung der die Strahleigenschaften steuernden Parameter in Frage, wogegen ein die
Lage des optischen Durchbruchs im Gewebe anzeigendes Detektionssignal besonders fir die
Steuerung einer Ablenkeinrichtung geeignet ist und somit die Fiihrung des Laserstrahls mittels

einer Regelschleife ermoglicht.

Das von der Detektoreinrichtung erzeugte Detektionssignal kann vorzugsweise direkt zur
Regelung der Behandlungs-Laserstrahlung verwendet werden. Dabei ist die Regelschleife unter
Beriicksichtigung des tatsachlich im Gewebe entstehenden bzw. wirkenden optischen
Durchbruches geschiossen. Dies ist unmittelbarer, als die Verwendung von vor der
Wechselwirkung mit dem Gewebe abgegriffenen Zwischenwerten. Durch Detektion der
Strahlung aus dem Gewebe ist eine sehr viel genauere Regelung der Behandlungs-
Laserstrahlung mdglich, da der optische}Durchbruch direkt erfal’t wird. Die im Stand der
Technik bisher vorgeschlagene Abfiihlung der Behandlungs-l.aserstrahlungsparameter vor dem
Eindringen in das Gewebe ist sehr viel indirekter, da die Wechselwirkung mit dem Gewebe
unberiicksichtigt bleibt, wohingegen der erfindungsgeméaRe Ansatz eine unmittelbare Regelung

leistet.
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Besonders bevorzugt fiir die Behandlungs-Laserstrahlung sind ultra-kurze Laserpulse mit
Impulsdauern zwischen 1 fs und 100 ps im infraroten oder sichtbaren Spektralbereich (400 bis
1900 nm). Diese optische Strahlung kann Gewebe, insbesondere die fransparenten Teile des
Auges (Hornhaut, Linse, Glaskoérper) durchdringen. Bei hohen Leistungsdichten, die nur im
Fokuspunkt erreicht werden, 16sen die Laserpulse nicht-lineare, optische Prozesse in Form von
optischen Durchbriichen aus, wie z.B. durch Mehrphotonenanregung oder Frequenzkonversion
bedingt, wobei die erfordefliche Leistungsdichte gewebespezifisch sein kann.

Die Erfindung ist insbesondere fir das erwdhnte zur Fehlsichtigkeitskorrektur vorgesehene
Operationsverfahren geeignet. Daneben kann die Erfindung auch fiir andere ophtamologische
oder sonstige chirurgische Eingriffe verwendet werden. Dazu gehoren Schnitte fur die refraktive
Augenchirurgie oder zur Enffernung von eingeschlossenen Fremdkérpern,- Schnitte in der
Hornhaut, Schnitte im Glaskérper des Auges, in der Linse oder der Sklera. Ebenso sind
lokalisierte laserinduzierte Gewebeveranderungen ohne Schnittwirkungen denkbar, die
Triibungen odér Verhirtungen der Hornhaut verringern. Aber auch andere Gewebe sind fiir
Infrarotstrahiung transparent, beispielsweise die Dermis. Bei entsprechender Wahi der
Wellenldnge der Behandlungs~Laéerstrahlung sind auch in diesen Geweben Diagnosen und
Behandlungen maéglich. Auch fiir eine in vitro Gewebebearbeitung ist die Erfindung geeignet. So
kénnen beispielsweise in einem extrahierten Gewebestlick histologische Untersuchungen
durchgefiihrt werden. Der Behandlungs-Laserstrahl kann zur Ausfihrung eines histologischen
Schnittes in eine gegebenenfalls zuvor vermessene Geweberegion benutzt werden. Die
Schnitteigenschaften der ultrakurzen Laserpulse wirken sich dabei vorteilhaft auf die Qualitat

der Schnittfiache auf; koliaterale Gewebeschéden sind weitgehend ausgeschlossen.

Jeder optische Durchbruch wirkt sich auf das Gewebe aus. In den meisten Fallen bildet sich
zumindest kurzzeitig ein optisches Streuzentrum, z.B. in Form einer Plasmablase. Es ist
deshalb bevorzugt, daf die raumliche Ausdehnung und/oder Lage von durch den optischen
Durchbruch erzeugten Streuzentren bestimmt wird. .

Die aus dem Gewebe ausgehende Strahlung kann in einer besonders vorteilhaften
Ausgestaltung der Erfindung ruckgestreute  Strahlung sein, die aus einer
Beleuchtungsstrahlungsquelle stammt. Es ist deshalb eine Weiterbildung der Vorrichtung mit
einer Beleuchtungsstrahlungsquelle, die Beleuchtungsstrahlung in das Gewebe einkoppelt,
bevorzugt. Im erfindungsgemafien Verfahren wird dann vorteilhafterweise
Beobachtungsstrahlung in das Gewebe eingestrahlt und in Form von Riickstrahlung aus dem
Gewebe ausgehende Strahlung ausgewertet. Beleuchtungsstrahlung und
Behandlungsstrahlung kénnen aus ein- und derselben Strahlungsquelle abgeleitet werden, z.B.

durch Einsatz eines einschaltbaren Energieminderers.
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Alternativ zu extern eingekoppelter Beleuchtung kénnen auch durch den optischen Durchbruch
selbst erzeugte Strahlung oder riickgestreute Anteile der Behandlungs-Laserstrahlung fiir die
Detektion verwendet werden.

Eine fur die Fihrung des Laserstrahls bei der erwdhnten Operationsmethode geeignete
Detektion der Lage des optischen Durchbruchs erfordert eine Genauigkeit, die durch eine
gewlnschte Fehlsichtigkeitskorrekiur vorgegeben ist. Je nach optischer Anwendung kann ein
Dickenunterschied zwischen Mitte und Rand eines zu isolierenden Velumens von etwa 12 um
eine Brechkraftveranderung der Hornhaut von einer Dioptrie bewirken. Eine entsprechend
exakte raumliche Vermessung der Lage des optischen Durchbruchs ist deshalb insbesondere

fiir ophtalmologische Operationsanwendungen von grofRem Vorteil.

In einer ersten Ausfiihrungsform der Erfindung findet eine interferometrische Detektion der aus

dem Gewebe ausgehenden Strahlung statt, und die Vorrichtung weist eine

Beleuchtungsstrahlungsquelle auf, die zusammen mit dem Detektionsstrahlengang Teil eines

Interferometeraufbaus ist. ZweckmabRigerweise wird riickgestreute Strahlung detektiert und die
Information (iber den optischen Durchbruch, der von der Behandlungs-Laserstrahlung im
Gewebe erzeugt wird, insbesondere die Lokalisierung des optischen Durchbruchs in Bezug auf
angrenzende Gewebeschichten, wird aus dem vom Ort des Fokus der Beleuchtungsstrahiung
rickgestreuten Strahlung gewonnen. Die Menge an riickgestreuter Strahlung tragt
Informationen Uber Brechzahlspriinge, die sowohl an der Grenzschicht verschiedener
Gewebearten (z.B. zwischen Stroma und Bowman'scher Membran einer Hornhaut) als auch am
Ort des optischen Durchbruchs sowoh! unterhalb als auch oberhalb der Schwelle zur
Photodistruption und —ablation auftreten.

Ein solcher Interferometeraufbau kann beispielsweise in einer besonders zweckméaRigen
Ausgestaltung als optischer Koharenztomograph ausgebildet werden, der aus dem Gewebe
ausgehende Strahlung, z.B. riickreflekiierte oder gestreute Beleuchtungsstrahlung, in
geeigneter Form raumlich filtert. Die raumliche Filterung erfolgt dabei derart, daf® der optische
Durchbruch mit ausreichender Genauigkeit lokalisiert wird. Wird die Beleuchtungsstrahlung
entlang einer optischen Achse eingestrahlt, kann die raumliche Filterung lateral, d.h. senkrecht
zur optischen Achse durch eine geeignete Fokussierung der Beleuchtungsstrahlung erreicht
werden. Die Fokuslage der Beleuchtungsstrahlung legt dann in lateraler Richtung das
MeRvolumen fest, in dem ein optischer Durchbruch detektiert bzw. vermessen wird. In axialer
Richtung kann bei einem optischen Koharenztomographen die Lokalisierung des Mef3volumens
durch eine kurze zeitliche Koharenz der Beleuchtungsstrahlung erreicht werden. Interferenz tritt

dann nur bei Rickstreuung aus dem MeRvolumen auf, und das Vorliegen einer Interferenz zeigt
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dann, daR Strahlung aus einer bekannten Tiefe innerhalb des Gewebes riickgestreut wurde. Da
der optische Durchbruch, wie bereits erwahnt, mit dem Entstehen einer Photodisruptions- oder
Plasmablase einhergeht und Gewebeschichten trennt, ist der optische Durchbruch durch eine
lokal signifikant gesteigerte Riickstreuung von Beleuchtungsstrahlung gekennzeichnet. Es wird
also bevorzugt aus dem.Auftreten einer Interferenz die Lage der Riickstreuung der aus dem

- Gebiet des optischen Durchbruches ausgehenden Strahlung auf der optischen Achse der

Detektion bestimmt.

Es ist diesbeziiglich bevorzugt, dall der Interfferometerautbau einen Meflarm und einen
verstellbaren Referenzarm aufweist. Die Koharenzldnge der Beleuchtungsstrahlung bestimmt
die Auflosung in axialer Richtung, da Interferenz nur auftritt, wenn L&nge von Mefarm und

Referenzarm sich um weniger als die Kohérenzlange der Beleuchtungsstrahlung unterscheiden.

in  Kombination mit der lateralen Diskriminierung durch die Fokussierung der

Beleuchtungsstrahlung ist in summa eine dreidimensionale ortliche Detektion des optischen
Durchbruches bewirkt mit dem Durchmesser der Fokussierung die laterale Auflosung und der

Koharenzldnge der Beleuchtungsstrahlung die Tiefenauflésung festlegend.

Um nun ein groReres Gebiet auf optische Durchbriiche abzutasten, ist es zweckmé&Big, dal} die
Beleuchtungsstrahlungsquelle die Beleuchtungsstrahlung in einem im Gewebe gelegenen
Beleuchtungsfokus biindelt, dessen Lage zur Erzeugung des Detektionssignals verstellbar ist.
Die Verstellung erfolgt dabei vorteilhafterweise bezogen auf die Lage des Fokusses der
Behandlungs-Laserstrahlung. Um ein méglichst einfach aufgebautes und kompaktes Gerét zu
erreichen, ist es =zu bevorzugen, daR die Behandlungs-Laserstrahlung und die
Beleuchtungsstrahlung von derselben Optik auf das zu behandelnde Gewebe, beispielsweise
auf die Hornhaut eines Auges, gerichtet werden. Dies wird man in der Regel dadurch erreichen,
daR Beleuchtungsstrahlung und Behandlungs-Laserstrahlung Gber eine optische Koppeleinheit
zusammengefiihrt werden, beispielsweise tiber einen Strahlteiler. Die dann von beiden Strahlen
gemeinsam passierte Fokussieroptik erzeugt dann einen Fokus, der lateral und je nach
Strahldivergenz vor der Zusammenfiihrung auch axial etwa am selben Ort liegt.

Eine eigensténdige laterale Verschiebung der Be!euchtungsstrahlung gegeniiber der
Behandlungs-Laserstrahlung kann erreicht werden, wenn vor der Zusammenfiihrung eine
verstellbare Ablenkeinrichtung, beispielsweise ein Scanner vorgesehen ist. Die Fokuslage der
Beleuchtungsstrahlung kann in axialer Richtung durch Anpassung der Divergenz der
Beleuchtungsstrahlung vor der Zusammenfiihrung mit der Behandlungs-Laserstrahlung verstelit
werden. Analog kann durch geeignete Vorkonditionierung des Durchmessérs des Strahls der
Beleuchtungsstrahlung die Fokusgréfe gegeniber der Behandlungs-Laserstrahlung veréandert
werden.
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Es ist deshalb diesbeziiglich bevorzugt, da die Beleuchtungsstrahlung in einen Lichtweg der
Behandlungs-Laserstrahlung eingekoppelt ist, wobei eine verstellbare Optik verwendet ist, mit
der die Divergenz der Beleuchtungsstrahlung ohne Verénderung der Divergenz der
Behandlungs-Laserstrahlung veranderbar ist.

Die Beobachtung des optischen Durchbruchs erfolgt bei einem optischen
Koharenztomographen bevorzugt durch eine axiale Versteliung der réumlichen Selektion der
riickgestreuten Strahlung unter Einschlul des Ortes des optischen Durchbruchs. Dadurch kann
sowohl die axiale Ausdehnung des optischen Durchbruchs als auch dessen Lage beobachtet
werden und das Detektionssignal gewonnen werden. Die beim optischen
Kohérenztomographen erfolgende Heterodyndetektion der riickgestreuten Strahlung verwendet
vorzugsweise eine Beleuchtungsstrahlung mit mdglichst groller Bandbreite, bevorzugt um eine
mittlere Wellenldnge von 850 nm. Die Bandbreite ist umgekehrt proportional zur Kohérenzlénge
der Beobachtungsstrahiung, die in der Heterodyndetektion die axiale Aufiésung des optischen
Kohérenztomographen mitbestimmt. Durch die Verwendung verschiedener Wellenlingen von
Beleuchtungsstrahlung und Behandlungs-Laserstrahlung kann eine Uberlagerung und
Trennung der beiden Strahlengange mit dichroitischen Strahlteilern einfach erfolgen.

Fur die Realisierung der erwshnten axialen Verschiebung des Fokusses gibt es prinzipiell zwei

Mdoglichkeiten:

a) Ist der Fokusdurchmesser der Beleuchtungsstrahlung grofler als der des Behandlungs-
Laserstrahls, kann ein Abtasten durch ein geeignetes Verstimmen des Interferometer, z. B.
durch Verstellen des MeRarmes erreicht werden. Die axiale Aufldsung ist dann hauptsachlich
durch die Kohérenzidnge der Beleuchtungsstrahlung bestimmt und liegt typischerweise in der
GréRenordnung von 10 pm. Der Verstimmbereich legt den MeRbereich axial fest.

b) Ist der Fokusdurchmesser der Beleuchtungsstrahlung und der Behandlungs-Laserstrahlung
in &hnlicher Grofle, setzt ein axiales Abtasten eine synchrone Verstimmung des Interferometers
und dér Fokuslage voraus. Letzteres kann mittels der verstellbaren -Optik, mit der die
Diverengenz der Beléuchtungsstrahlung ohne Veranderung der Divergenz der Behandiungs-
Laserstrahlung verénderbar ist, vor der Zusammenfithrung von Beleuchtungsstrahlung und
Behandlungs-Laserstrahlung erfolgen. Die axiale Auflosung der Detektion des optischen
Durchbruchs ist dann sowohl von dér Tiefenschérfe der durch die Heterodyndetektion inharent
konfokalen optischen Abbildung als auch von der Kohirenzlange der Beleuchtungsstrahlung
abhéngig und liegt unter der erwihnten Auflosung fir Fall a).
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Die im Fall b) erreichte hohere Auflosung kommt nattirlich auch einer lateralen Abtastung des
Gebietes, in dem der optische Durchbruch erwartet bzw. erzeugt wird, zugute. Andererseits ist

dann eine erhohte Verstellgeschwindigkeit erforderlich, um ein Gebiet bestimmter GroRe in

gleicher Zeit abzutasten.

Eine weitere Mdglichkeit zur rdumlichen Selektion der aus dem Gewebe ausgehenden
Strahlung, aus der das Detektionssignal gewonnen wird, ist die Verwendung einer konfokalen
Abbildung. Es ist deshalb in einer zweiten Ausfiihrungsform der Erfindung bevorzugt, daR die
Detektoreinrichtung die aus dem Gewebe ausgehende Strahlung mittels einer konfokalen
Abbildung erfaflf, wobei bevorzugt die rdumliche Ausdehnung des optischen Durchbruches
durch Verstellen des Fokusses der konfokalen Abbildung bestimmt werden kann. Die
Vorrichtung ist dann &hnlich einem Laserscanningmikroskop, das nach dem Auflichtverfahren in
Reflexion arbeitet, aufgebaut.

Das konfokale Prinzip gestattet es, ein bestimmtes Volumenelement im Gewebe auf den
Detektor abzubilden und Strahlung aus dem Gewebe, die von Volumenelementen abseits des
bestimmten Volumenelementes ausgeht, zu unterdriicken. Insbesondere erfolgt eine starke
Unterdriickung von Strahlung aus tieferen oder hoheren Ebenen. Durch die
Konfokalitdtsbedingung zwischen dem abgefiihiten Volumenelement und der (blicherweise
durch ein Pinhole-Objektiv erfolgenden Abbildung auf den Detektor ist bei entsprechender
chromatischer Korrektur sichergestellt, dal} Strahlung gleich welcher Wellenlange auf dem

Detektor landet, sofern sie nur aus dem ausgewahiten Volumenelement stammt.

Die konfokal detektierte Strahlung kann entweder aus dem optischen Durchbruch selbst
stammen, beispielsweise riickgesireute Behandlungs-Laserstrahlung sein, oder riickgestreute
Beleuchtungsstrahlung. Letztere kann besonders vorteilhaft mittels eines dichroitischen
Strahlteilers in den Strahlengang des Behandlungslaserstrahls eingebracht werden. Eine axiale
Verschiebung des ausgewahlten Volumenelementes kann dabei durch eine Fokusverstellung in

-der konfokalen Abbildung erfolgen, wie dies auch von Laserscanning-Mikroskopen bekannt ist.

Es ist deshalb bevorzugt, dal die Detektoreinrichtung das Detektionssignal erzeugt, indem sie
den Fokus der konfokalen Abbildung verstellt, vorzugsweise entlang der Strahlrichtung der
Behandlungs-Laserstrahlung. Dies kann beispielsweise durch die bereits fiir die erste
Ausfiihrungsform erwéhnte verstellbare Optik erreicht werden, die die Divergenz der
Beleuchtungsstrahiung ohne Veranderung der Divergenz de‘r Behandlungs-Laserstrahlung
veréndert. Mit dieser Bauweise ist ein kompakter Aufbau erreicht, da Behandiungs-
Laserstrahlung und Beleuchtungsstrahlung tber eine gemeinsame Optik in das Gewebe

gebiindelt werden.
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Da die axiale Auflosung bei einer konfokalen Detektion untrennbar mit der Grofe des Fokus-
Spots verkniipft ist, muBl man, um eine hohe Auflésung zu erreichen, die Beleuchtungsstrahlung
moglichst eng im Gewebe biindeln. Fir eine axiale Auflsung von ca. 10 pm ist ein
Fokusdurchmesser von ca. 3 ym erforderlich. Dies kann durch geeignete Ausleuchtung des die
Strahlung in das Gewebe fokussierenden Objektivs relativ unabhéngig von der Fokussierung

der Behandlungs-Laserstrahlung erreicht werden.

Die Abtastung in lateraler Richtung kann bei einer konfokalen Detektion auf bekannte Weise
durch entsprechendes Ablenken des Beleuchtungsstrahis bzw. des Fokusses in lateraler
Richtung, d.h. quer zur optischen Achse erfolgen.

In einer dritten Ausfuhrungsform der Erfindung kann auf die axiale Verstellung des béi der
konfokalen Detektiion ausgewdhlten Volumenelements weilgehend verzichtet werden. Dazu
wird das Grundprinzip der konfokalen Detektion so abgewandelt, daR nun in der konfokalen
Abbildung ein dispersives Element, beispielsweise eine gezielt mit einer béstimmten Dispersion
ausgestatteten Optik verwendet wird. Geht vom ausgewahlten Volumenelement nun weiles
Licht aus, d.h. Strahlung die aus verschiedenen Spektralanteilen, beispielsweise rotes, griines
oder blaues Licht, zusammengesetzt ist, werden bestimmte Spektralanteile nur aus einer
bestimmten Tiefe der Probe durch die Optik genau in das Pinhole fokussiert und damit auf dem
Detektor abgebildet. Kurzwelligere Anteile (beispielsweise blaues Licht) haben fir ein
bestimmtes Volumenelement dann einen Fokus auf der optischen Achse zwischen Pinhole und
Pinhole-Optik. Sie divergieren damit wieder, bis sie zum Detektor gelangen, so daf nur ein
kleiner Teil der Strahlung dieses Spektralanteils durch das Pinhole und zum Detektor gelangen
kann. Folglich werden diese Anteile sehr effektiv unterdriickt. Gleiches gilt fiir langwelligere
Anteile (z.B. rotes Licht), da der thnen zugeordnete Fokus hinter dem Pinhole liegt, die Strahlen
aber vorher durch das Pinhole abgeblockt werden. Nur ein bestimmter mittlerer Spektralanteil
(beispielsweise griines Licht) wird aus dem weil} abstrahlenden Volumenelement durch die
Optik durch das Pinhole abgebildet.

Ein weiteres weill abstrahlendes Volumenelement, welches sich zwischen dem gerade
betrachteten Volumenelement.und der Optik auf der optischen Achse befindet, kann dagegen
kurzwelligere Strahlungsanteile in einen im Pinhole liegenden Fokus ‘ieiten. Entsprechendes gilt
fur ein Volumenelement, welches sich von der Optik aus gesehen hinter dem zuerst
betrachteten Volumenelement befindet. Von dort werden nur die langwelligen Anteile genau auf

das Pinhole fokussiert und kénnen detektiert werden.

Bei weif abstrahlenden oder riickstreuenden optischen Durchbriichen kodiert bei der dritten

Ausfiihrungsform folglich die spekirale Zusammensetzung der detektierten Strahlung eine
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Information Uber die Tiefe, aus der die Strahlung mit dem jeweiligen Spektralanteil stammt. Das
dispersive Element bewirkt eine Fokusverschiebung zwischen bestimmten Spektralanteilen der
detektierten Strahlung, die der gewiinschten axialen Aufidsung entspricht. Es ist deshalb fir
diese Ausfiihrungsform bevorzugt, den Detektor zur Aufnahme der Strahlung hinter dem
Pinhole spekiral selektiv bzw. aufldsend auszubilden, beispielsweise als mehrkanaliges
Spektrometer. Dabei kann das Spekirometer im einfachsten Fall nur zwei oder drei Kanéle

aufweisen.

Die Kanile des Spektrometers werden dann ausgelesen und ausgewertet, und aus der
relativen Héhe der einzelnen Signale zueinander kann die Lage des die Strahlung streuenden
oder emittierenden Volumenelementes auf der optischen Achse bestimmt werden. Darlber
hinaus kann vorteilhafterweise auch die GréRe eines strahlenden Volumenelementes ermittelt
werden. Liegt ein sehr kleines strahlendes Volumenelement vor, so registriert jeweils nur ein
Kanal des mehrkanaligen Spektrometers ein deutliches Signal, im Ubergangsbereich, d.h. bei
einer mittleren GroBe, auch zwei Kanale, niemals aber alle drei Spekfralkanéle. Liegt dagegen
ein sehr groftes strahlendes Volumenelement vor, so wird das Spektrometer in mehreren,
beispielsweise in allen drei Kanalen, in etwa eine gleiche Signalintensitat anzeigen. Die Breite
der mit dem Spektrometer detektierten spektralen Verteilung gibt also ein Mak fir die Grolke

des Volumenelementes an, wobei die Grofie entlang der optischen Achse ausschlaggebend ist.

Eine mogliche Ausgestaltung der dritten Ausfihrungsform bezieht sich auf die Art der im
Detektionsstrahlengang analysierten Strahlung. Hier sind verschiedene Alternativen gegeben.
Zum einen kann eine direkte Abstrahlung einer durch einen optischen Durchbruch erzeugten
Plasmablase genutzt werden, da das Plasma wahrend des Distruptionsvorgang Strahlung in
einem breiten Spektrum emittiert. Alternativ kann auf die bereits erwahnte externe Beleuchtung
zurtickgegriffen werden, wozu beispielsweise eine Weillicht-LED, ein Gliihemitter, ein geeignet

breitbandiger Laser oder eine Superlumineszenzdiode Verwendung finden kann.

In einer besonders einfach zu realisierenden Ausgestaltung kénnen mehrere eigensténdig
ansteuerbare Strahlungsquellen mit voneinander unterschiedlich spekiralen Eigenschaften
verwendet werden, beispielsweise rote, grine und blaue LED. Diese einzelnen, spektral
verschiedenen Strahlungsquellen werden dann sequentiell betrieben, so daB der Detektor kein
spektrales Auflsungsvermégen mehr haben mufl. Die Informationen fiir die einzelnen
Farbkanale werden zeitsequentiell gewonnen, so daf die Auswertung wie bereits' oben erwahnt
verlauft. Es ist deshalb bevorzugt, daR die Beleuchtungs-Strahlenquelle mehrere, einzeln
betatighare Teilstrahlungsquellen mit unterschiedlichen spektralen Eigenschaften aufweist, so
dal die spekiral selektive Erfassung durch sequentielle Betdtigung der Teilstrahlungsquellen

bewirkbar ist. Es wird spektral unterschiedliche Beleuchtungsstrahlung sequentiell eingestrahit
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und die Aufnahme der aus dem Gewebe ausgehenden Strahlung erfolgt wiederum sequentiell,

so dal die entsprechende spektrale Zuordnung erreicht ist.

In den geschilderten Ausfiihrungsformen, in denen Detektionsstrahlengang und Beleuchtungs-
Strahlengang im wesentlichen auf einer gemeinsamen optischen Achse einfallen, ist zwar ein
sehr kompakt bauendes Gerat erreichbar, jedoch kann mitunter eine an und fiir sich
wiinschenswerte Information Giber Strukturen, die auf der optischen Achse hinter dem optischen
Durchbruch fiegen, nur sehr schwer erhalten werden, da der optische Durchbruch fiir Strahlung
aus dahinterliegenden Gewebeabschnitten meist eine abschattende Wirkung hat. Fir
Anwendungen, in denen auch eine optische Detektion in Gewebebereichen erfolgen sollen, die
von der Vorrichtung aus gesehen hinter dem optischen Durchbruch liegen, ist es deshalb
zweckmaBig, dalt der Detektionsstrahlengang eine optische Achse aufweist, die schrag zu
einer optischen Achse der Behandlungs-Laserstrahlung oder einer Beleuchtungsstrahlung liegt.
Die ausgehende Strahlung wird also entiang einer optischen Achse detektiert, welche schrag zu
einer optischen Achse liegt, entlang der die Behandlungs-Laserstrahlung oder eine
Beobachtungsstrahlung in das Gewebe eingestrahit wird. Dieser Ansatz erlaubt es
beispielsweise die Dicke einer Hornhaut gleichzeitig mit der Erfassung des optischen
Durchbruches zu bestimmen. Die Dickenbestimmung ermdéglicht wiederum eine einfache
Skalierung der Abmessung des optischen Durchbruches, beispielsweise eines
Plasmablasendurchmessers da die Hornhautdicke ein gut bekanntes und insbesondere vor
ophtalmologischen Eingriffen in der Regel exakt vermessenes Maf liefert. Damit ist auch
zusatzlich eine automatische Kalibrierung zur Vermessung des optischen Durchbruches

erreicht.

Die 'schrége Einstrahlung zur optischen Achse der Behandlungs-Laserstrahlung kommt fiir alle
eingangs erwahnten Ausfiihrungsformen der Erfindung in Frage. Sie bietet sich aber auch
insbesondere fiir eine weitere, vierte Ausfiihrungsform an, die das von Spaltlampen bekannte
Prinzip weiterentwickelt. Mittels einer Spaltoptik kann eine Spaitbeleuchtung schrag zur
optischen Achse eines Beobachtungsstrahlenganges eingestrahlt werden, beispielsweise in die
Hornhaut. Die Schnittpunkte von Beobachtungsstrahlengang und Spaltbeleuchtung stellen
einen Streulichtkanal dar, aus dem von der Spaltbeleuchtung stammende, im untersuchten
Gewebe gestreute Strahlung in den Beobachtungsstrahlengang gelangén kann. Verschwenkt
oder verschiebt man nun die optischen Achsen von Spaltbeleuchtung  und
Beobachtungsstrahlengang gegeneinander, so wandert der den Streulichtkanal bildende
Schnittpunkt im untersuchten Gewebe. Beispielsweise kann eine Verschiebung von der
Hornhauthinterfliche bis zur Hornhautvorderfiiche vorgenommen werden. Ein  dabei
aufgenommenes Intensitatsprofil zeigt dann nicht nur optische Durchbriiche, die Streuzentren

bilden, sondern auch die Hornhauthinter- und —vorderflache. Der bekannte Abstand dieser
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beiden Flachen skaliert dann die GrolRe des detektierten Streulichtzentrums, mithin des

optischen Durchbruches; es ist also eine Art ,,Auto-Kalibration“ gegeben.

Es ist deshalb fir eine vierte Ausfiihrungsform der Erfindung bevorzugt, dal die Lage der
optischen Achse des Detektionsstrahlengangs gegeniiber der Lage der optischen Achse der
Behandlungs-Laserstrahlung oder der Beleuchtungsstrahiung verstellbér ist. Durch die
Verstellung der Lage zwischen optischer Achse von Detektion und Einstrahlung kann
Information (ber die rdumliche Ausdehnung des optischen Durchbruches bzw. der dédurch

induzierten Wechselwirkung gewonnen werden.

Die schrage Lage von Beleuchtungsstrahlengang bzw. Behandlungs-Laserstrahlengang und
Detektionsstrahlengang zueinander kann in verschiedensten Abwandlungen eingesetzt werden,
um die Lage und/oder Ausdehnung der optischen Durchbriiche zu ermitteln. So ist es mdglich,
dall die optischen Achsen von Beobachtungssirahlengang und Beleuchtungsstrahlengang
unabhangig von dem Behandlungsstrahlengang schrag zueinander liegen und gegeneinander
verstellbar  sind. Alternativ. kann auch der Behandlungsstrahlengang mit dem

Beobachtungsstrahlengang tiber einen Strahiteiler vereinigt werden.

Die Verstellbarkeit der Lage von Beobachtungsstrahlengang und Beleuchtungsstrahlengang ist
mechanisch auf beliebig geeignetem Wege erreichbar. Besonders einfach ist sie auszufiihren,
wenn ein verstellbares Leuchtfeld eingesetzt wird, wie es aus der DE 198 12 050 A1 bekannt
ist. Dann kann durch die Leuchtfeldverstellung, die beispielsweise mit einem digitalen
Spiegelarray bewirkt wird, auf einfache Weise ohne aufwendige mechanische Baugruppen die

gewliinschte Verstellung erreicht werden.

Eine Verstellung der optischen Achsen ist entbehrlich, wenn der Beobachtungsstrahlengang ein
zumindest streifen- oder linienférmiges Bild des Streulichtkanales aufnimmt. Wahrend bei der
Variante mit verstellbaren-optischen Achsen keine Abbildung auf einen bildgebenden Detektor
erforderlich war, ist bei fest zueinander liegenden optischen Achsen von
Beleuchtungsstrahlengang und Beobachtungsstrahlengang ein Bildaufnehmer erforderlich.

Diese Variante ist besonders vorteilhaft, wenn der Beleuchtungsstrahlengang mit dem

- Behandlungs-Laserstrahl vereinigt und gemeinsam abgelenkt wird, um optische Durchbriiche

an unterschiedlichen Stellen des Gewebes zu erzeugen. Die Beleuchtungsstrahlung und die
optischen Durchbriiche sind bei dieser Ausgestaltung immer koaxial. Die Tiefeninformation wird

durch die schrage Abbildung auf den Bildaufnehmer erreicht.

In einer vereinfachten Variante der vierten Ausfihrungsform wird auf einen

Beleuchtungsstrahlengang vollig verzichtet. Statt dessen wird die im optischen Durchbruch
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direkt entstehende Strahlung im Detektionsstrahlengang analysiert. Auch die Riickstreuung von

~Behandlungslaserstrahiung trégt zur Erzeugung des Detektionssignals bei. Die Beobachtung

erfolgt wiederum schrdg mit einem Bildaufnehmer, um die erforderliche Tiefeninformation tiber

die Lage des optischen Durchbruches zu erhalten.

In einer Variante der vierten Ausfihrungsform, die eine besonders universelle Messung
ermdoglicht, erfolgt eine  scannende Ablenkung quer =zur optischen Achse der
Beleuchtungsstrahlung. Dies ist vorzugsweise unabhangig vom Beobachtungsstrahlengang, der
einen Bildaufnehmer speist. Auch hier gewahrleistet die gegentiber der Beleuchtung schrige

Beobachtung, daB die erforderliche Tiefeninformation erhalten wird.

Eine solche Scanvorrichtung ist fiir die erfindungsgemafe Vorrichtung allgemein niitzlich und
immer dann vorteilhaft, wenn ein um einen zu erwartenden optischen Durchbruch liegendes
Gebiet abgescannt werden soll. Es ist deshalb bevorzugt, dal eine Scanvorrichtung zum

Abscannen des Gewebes verwendet wird.

Mit einer fiinften Ausfilhrungsform der Erfindung kann ein Gewebe sowoh! diagnostiziert als
auch dreidimensional vermessen und bei einem zur Behandlung vorgesehenen Gewebe auch
behandelt werden. Dazu ist vorgesehen, ein Verfahren zur Vermessung eines transparenten
oder halbtransparenten Gewebes, wobei eine Beleuchtungs-Laserstrahlung in einem
Fokuspunkt im Gewebe fokussiert und die Lage des Fokuspunktes im Gewebe veridndert wird,
wozu eine verénderliche Ablenkung der Beleuchtungs-Laserstrahlung vorgenommen wird, und
wobei durch die Fokussierung induzierte, gewebespezifische Signale detektiert und
MeBpunkten zugeordnet werden, deren Ort im Gewebe jeweils durch die bestimmte Lage des
Fokuspunktes definiert ist, und wobei MefRpunkte herausgefiltert und dadurch Lagen von

Grenzschichten und/oder Einschliissen im Gewebe bestimmt werden.

Dieses Verfahren kann besonders vorteilhaft realisiert werden mit einer Vorrichtung zur
Vermessung eines transparenten oder halbtransparenten Gewebes, mit einer
Laserstrahlungsquelle, einer Ablenkeinrichtung, einer Fokussiereinrichtung und einer
Detektoreinrichtung sowie einer Steuereinrichtung, welche die Laserstrahlungsquelle,” die
Ablenkeinrichtung und die  Fokussiereinrichtung so ansteuert, dal von der
Laserstrahlungsquelle abgegebene Beleuchtungs-Laserstrahlung von der Ablenkeinrichtung
und der Fokussiereinrichtung nacheinander in mehrere Fokuspunkte innerhalb des Gewebes
fokussiert wird, wobei die Detektoreinrichtung durch die Fokussierung induzierte,
gewebespezifische Signale an die Steuereinrichtung abgibt und die Steuereinrichtung die
Signale Mef3punkten zuordnet, deren Ort im Gewebe jeweils durch die Lage des Fokuspunktes
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definiert ist, und MeRpunkte herausfiltert und dadurch Lagen von Grenzschichten und/oder
Einschliissen im Gewebe bestimmt.

Die herausgefilterten MeRpunkie konnen besonders vorteilhaft verwendet werden, um
Zielpunkte fir eine nachfolgende Behandlung des Gewebes mittels im Gewebe fokussierter
Behandlungslaserstrahlung zu erzeugen. Es ist dabei von Vorteil, dal’ durch Abrastern eines
zusammenhangenden dreidimensionalen Bereiches im Gewebe ein vollstindiges
Volumenmodell entstehen kann und insbesondere die Lage von Grenzschichten und
Einschilissen belgannt ist. Abhangig vom konkreten Einzelfall geniigt es mitunter aber auch, das
Gewebe nur zweidimensional oder sogar eindimensional abzutasten, um notwendige
Informationen zur Erzeugung von Zielpunkten fir die Einwirkung von Behandlungs-
Laserstrahlen zu gewinhen. Durch die Lageinformation der gefilterten MeRpunkte liegt in der
Steuereinrichtung dann ein optimales Mefiregime zum Fokussieren der Zielpunkte vor. Der
Behandlungslasersirahl kann dann auf einer vorteilhaften Linie zwischen den Zielpunkten in
kurzer Zeit bewegt werden. Auch kann dadurch effektiv vermieden werden, Gewebe, auf das
nicht eingewirkt werden soll, zu verletzen; dennoch kann eine zu behandeinde Stelle sehr dicht
an sensiblen Gewebeteilen liegen, da die Meflpunkie eine genaue Analyse erlauben.
Hinsichtlich der Lage der MeRpunkte zu den Zielpunkten kann es im Interesse einer schnellen
Vermessung des Gewebes vorteilhaft sein, die Mefpunkte in einem anderen Abstand zu
wahlen, als die Zielpunkte, beispielsweise in gréfleren Abstand. Zielpunkte werden dann auch
zwischen Meftpunkte gelegt, da es dann von Vorteil ist, mehr Zielpunkte anzufokussieren, als
MeRpunkte erfallt wurden.

Da die Lokalisierung des Fokusses der Beleuchtungs-Laserstrahlung in den MeRpunkten {iber
geeignete Ansteuerung der Fokussiereinrichtung (Lage des MeRpunktes in der Tiefe des
Gewebes) und der Ablenkeinrichtung (laterale Lage des Mefipunktes) erfolgt, kann jedem
MeRpunkt eine eindeutige Stellung der Fokussiereinrichtung und der Ablenkeinrichtung
zugeordnet werden. Die ortliche Lage des Zielpunktes ist damit ‘ebenfalls durch geeignete
Parameter von Fokussiereinrichtung und Ablenkeinrichtung definiert. Um hier eine hohe
Genauigkeit zu erreichen, ist es vorteilhaft, eine Toleranzkette, die bei der Verwendung zweier
getrennter Systeme mitunter unvermeidbar ist, auszuschlieRen, indem die Behandlungs-
Lasersirahlung mittels derselben optischen Mittel im Gewebe ortlich verandert wird, mit denen
auch die Lage des Fokuspunktés dér Beleuchtungs-Laserstrahlung beeinflutt wird. Die damit

erreichbare absolute Genauigkeit der PIazierimg des Fokusses der Behandlungs-

'-Laserstrahlung eréffnet Anwendungen, die bisher wegen der Gefahr, dicht benachbartes

sensibles Gewebe ungewollt zu beeinflussen, nicht maéglich waren.
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Es ist deshalb bevorzugt, daR die in das Gewebe fokussierte Behandlungs-Laserstrahlung auch
als MeRBstrahlenbiindel wirkt, wobei es iber dieselbe Ablenkeinrichtung und dieselbe
Fokussiereinrichtung geformt und gefiihrt wird. Die Vermessung und Diagnose sowie die
Behandlung wird dann' mit ein und demselben Laserstrahlbiindel durchgeftihrt, das von
derselben Laserstrahlungsquelle kommend und Gber dieselben optischeri Mittel in das Gewebe
fokussiert wird. Dadurch wird erreicht, daR erfaite MeRpunkte beziiglich der optischen
Durchbriiche und Solizielpunkte auf denselben Referenzpunkt bezogen sind, wie die
Zielpunkie. Fiir die Messung ist die Leistung der Behandlungs-Laserstrahlung reduziert, z.B.
durch optische Mittel, so daR sie in ihrem Fokus laserinduzierte Signale bewirkt, die eine
Messung ermdglichen, das Gewebe jedoch nicht verandern. Es ist diesbeziiglich vorteilhaft,
einen Energieminderer vorzusehen, der in den Strahlengang des Behandlungs-Laserstrahls
geschaltet werden kann und die Energie der in das Gewebe fokusierten Behandlungs-
Laserstrahlung so reduziert, da} keine irreversible Veranderung im Gewebe stattfindet, jedoch
ein vom Gewebezustand oder der Gewebeart abhingiges induziertes Signal bewirkt wird, das
im Detektionsstrahlengang entsprechend detektiert wird. Die vermessenen Punkie miissen
dabei nicht identisch mit denjenigen Punkten sein, in denen ein optischer Durchbruch erzeugt
wird, jedoch haben in dieser flinften Ausfiihrungsform all diese Punkte einen gemeinsamen
Referenzpunkt, da sie von ein und demselben Sirahlengang aus ein und derselben
Strahlungsquelle stammend erzeugt werden. Eine Toleranzkette, wie sie sich woméglich bei der

Verwendung getrennter Systeme ergibt, ist ausgeschlossen.

Fir die Messung wird die Energie der Behandlungs-Laserstrahlung, beispielsweise die Energie
der einzelnen Laserpulse, mittels des Energieminderers so.weit reduziert, daf im Fokuspunkt
keine irreversiblen Veranderungen am Gewebe mehr hervorgerufen werden. Alternativ kann
auch die Eigenschaft einer gepulsten Behandlungs-Laserstrahlquelle ausgenutzt werden,
zwischen den einzelnen Laserpulsen Hintergrundstrahlung mit stark reduzierter Leistung
abzugeben. Diese Hintergrundstrahlung kann fiir die Messung verwendet werden, und ein

Energieminderer entfllt.

Die im Detektionsstrahlengang detektierten Signale sind MeRpunkten zugeordnet, die jeweils
durch die bestimmte Stellung des Detektionsstrahlenganges, beispielsweise durch die
bestimmte Stellhng einer Fokussiereinrichtung und/oder einer Ablenkeinrichtung definiert sind.
Diese Signale kdnnen in einem Speicher abgelegt und in einem nachgelegteh Komparator mit
einem Schwellwert verglichen werden, der unversnderlich oder von der Lage der einzelnen
Mefpunkte abhangig gewéhit sein kann. Dadurch ist es méglich, all diejenigen Meflpunkte zu
bestimmen, fiir die eine Behandlung vorzusehen ist. Die entsprechenden Lageinformationen
werden an eine Steuereinrichtung weitergeleitet, die einen entsprechenden Ablauf der

Erzeugung optischer Durchbriiche festlegt. Die Behandiungs-Laserstrahlung wird dann mit
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ihrem Fokus auf einer entsprechenden Bahn bewegt. So kann effektiv vermieden werden,
Gewebe, das nicht bearbeitet werden soll, zu verletzen, auch wenn eine zu behandeinde Stelle
sehr dicht an unverletzt zu bleibenden Gewebeteilen liegt. Die erzielbare Genauigkeit liegt in
der GroBenordnung des Fokusdurchmessers und kann, je nach Fokusierung und
Strahlungswellenlénge, sogar unter 1 pm sein. Fl‘jr die Erzeugung der optischen Durchbriiche

wird dann der Energiereduzierung beendet.

In der Vorrichtung der fiinften Ausfihrungsform kann nach der Erzeugung der optischen
Durchbriiche mit eingeschaltetem Energieminderer auf der bereits zur Erzeugung der optischen
Durchbriiche abgefahrenen Bahn ein MeRschritt durchgefiihit werden, in dem die optischen
Durchbriiche bzw. deren Wirkung vermessen werden. Dabei ist wiederum ein Vergleich mit den
wahrend der ersten Vermessung erfadten und im Speicher abgelegten Signalen mdglich. In
Abhangigkeit des Vergleichsergebnisses kdnnen einzelne oder mehrere Punkte zum Zweck
einer moglichst erfolgreichen und schonenden Behandlung erneut mit Behandlungs-
Laserstrahlung beaufschlagt werden, d.h. es wird ein zweiter Behandlungsschritt durchgeftihrt.
Die Anzahl der Schritte kann somit in einer Abfolge aus MeB- und Behandlungsschrittén
beliebig gewahlit werden. Es ist deshalb bevorzugt, dal wiederholt MefRpunkte und Zielpunkte
bestimmt werden, wobei an den Zielpunkten jeweils Behandlungs-Laserstrahlung appliziert

wird.

Die Erfindung wird nachfolgend unter Bezugnahme auf die Zeichnung beispielshalber noch

ndher erlautert. In den Zeichnungen zeigen:

‘Fig. 1 eine perspektivische Darstellung eines Patienten wahrend einer laserchirurgischen

Behandlung mit einem laserchirurgischen Instrument,
Fig. 2 eine Schemadarstellung des laserchirurgischen Instrumentes der Fig. 1,

Fig.3 die Fokussierung eines Strahlenbiindels auf das Auge des Patienten beim

Instrument der Fig. 2,

Fig. 4 einen Signalverlauf bei der Vermessung von Streuzentren, die wahrend der

laserchirurgischen Behandlung im Auge erzeugt werden,

Fig. 5 eine schematische Darstellung zur Erlauterung einer wahrend der laserchirurgischen’

Behandlung ausgeiibten Schnittfiihrung,

Fig. 6 eine Lichtquelle fiir das laserchirurgische Instrument der Fig. 2,
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eine Scannvorrichtung fiir das laserchirurgische Instrument der Fig. 1,

eine weitere Ausfiihrungsform einer MeRvorrichtung des laserchirurgischen

Instruments der Fig. 1,

eine  schematische Darstellung einer weiteren  Ausfiihrungsform  des

laserchirurgischen Instrumentes der Fig. 1,

einen Strahlengang im Bereich des Fokus von auf das Auge wirkender

Behandlungs-Laserstrahiung des laserchirurgischen Instrumentes,

eine schematische Darstellung von Fokuslagen bei einer weiteren Ausfiihrungsform

einer MeBvorrichtung fiir das laserchirurgische Instrument der Fig. 1,

eine Detaildarstellung der auf einen Detektor der Ausfithrungsform gemag Fig. 11
gerichteten Strahlung mit einem Pinhole,

einen funktionellen Zusammenhang zwischen Fokusverschiebung und Wellenldnge

bei der Ausfiihrungsform der Fig. 11,

eine weitere Ausfiihrungsform des laserchirurgischen Instrumentes der Fig. 1,
einen Signalverlauf, wie er mit der Ausfiihrungsform der Fig. 14 erhalten wird,
eine weitere Ausfiihrungsform ahnlich der der Fig. 14,

eine weitere Ausfiihrungsform ahnlich der Fig. 14,

eine weitere Ausflihrungsform ahnlich der Fig. 14,

eine schematische Darstellung einer weiteren Ausfiihrungsform  des

laserchirurgischen Instrumentes der Fig. 1,

ein Beispiel fiir ein Mefregime zur Abtastung eines Gewebes mit dem

laserchirurgischen Instrumentes der Fig. 19 und
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Fig. 21 bis 22 weitere Beispiele fiir ein Mef3regime zur Abtastung eines Gewebes mit dem

laserchirurgischen Instrument der Fig. 19.

In Fig. 1 ist ein laserchirurgisches Instrument 1 dargestellt, das einen Behandlungsstrahl 2
abgibt, welcher auf das Auge 6 eines Patienten gerichtet ist. Das laserchirurgische Instrument 1
ist dabei in der Lage, einen gepulsten Behandlungsstrahl 2 zu erzeugen, so daf das in US
6.110.166 beschriebene Verfahren ausgéfﬂhrt werden kann. Die Pulsdauer liegt dabei im Nano-

oder Femtosekundenbereich.

‘Mittels des laserchirurgischen Instrumentes 1 wird eine Fehlisichtigkeit des Auges 6 des

Patienten dadurch behoben, indem aus der Hornhaut des Auges 6 Material so entfernt wird,
daB sich die Brechungseigenschaft der Hornhaut um ein gewiinschtes MaR &ndert. Das
Material wird dabei dem Stroma der Hornhaut entnommen, das unterhalb von Epithel und

Bowmanscher Membran und oberhalb der Decemetscher Membran und des Endothels liegt.

Die Materialentfernung erfolgt, indem durch Fokussierung des hochenergetischen gepulsten
Behandlungsstrahis 2 des laserchirurgischen Instrumentes 1 im Stroma Gewebeschichten
getrennt werden. Jeder einzelne optische Durchbruch initilert dabei eine Plasmablase, so daf}
die Gewebeschichttrennung ein gréReres Gebiet erfalt, als der Fokus des Behandlungsstrahls
2. Durch geeignete Ablenkung des Behandlungsstrahls 2 werden wahrend der Behandlung
Plasmablasen aneinandergereiht. Die aneinanderliegenden Plasmablasen umschreiben dann

ein Teilvolumen des Stromas: das zu entfernende Material.

Das laserchirurgische Instrument 1 wirkt durch den Behandlungsstrahl 2 wie ein chirurgisches
Messer, das, ohne die Oberflache der Hornhaut zu verletzten, direkt Material im Inneren des
Stromas schneidet. Fiihrt man den Schnitt durch weitere Erzeugung von Plasmablasen bis an
die Oberflache der Hornhaut, kann das durch die Schnittfiihrung isolierte Material des Stromas

seitlich aus der Hornhaut herausgezogen und somit entfernt werden.

Die Schnittfiihrung des laserchirurgischen Instrumentes 1 wird gemal zuvor ermittelten
Parametern durchgefiihrt, damit das entfernte Teilvolumen des Stromas eine derartige
Verédnderung der optischen Eigenschaften der Hornhaut bewirkt, dal eine zuvor bestehende
Fehlsichtigkeit weitestmaglich korrigiert ist.

Zur Uberwachung der genauen Schnittfiihrung ist im laserchirurgischen Instrument 1 eine
MeBvorrichtung vorgesehen, die die radumliche Ausdehnung und/oder die Lage der vom
Behandlungsstrahl 2 im Hornhautgewebe des Auges erzeugten Plasmablasen erfait. Die

Messung erlaubt es, den Behandlungsstrahl 2 optimal zu steuern. Die Steuerung kann dabei
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sowohl die scannende Bewegung des Behandlungsstrahls 2, als auch die Steuerung der
Stfahlparameter des Behandlungsstrahls 2 in Bezug auf die Erzeugung des optischen
Durchbruches betreffen. Der Durchmesser der erzeugten Plasmablasen ist fiir die Fihrung des
Laserstrahls beim Scanvorgang von grofter Bedeutung, da der Abstand zwischen einzelnen
Plasmablasenzentren den mittleren Plasmablasendurchmesser nicht (berschreiten sollte.
Ansonsten ware eine Abfolge von Plasmablasen lickenhaft, d.h. es verbliebé zwischen den
disruptierten Volumina immer noch zusammenhéngendes Gewebe. Eine Isolierung eines zu
entfernenden Stromamaterials wére dann nur schwer oder sogar gar nicht méglich. Auf jeden

Fall ware das optische Resultat unbefriedigend.

Die Optimieruhg der Parameter des Behandlungsstrahls 2 erlaubt es aber auch die
Plasmablasen so klein wie moglich zu halten. Je kleiner die Plasmablasen, desto feiner ist der
vom laserchirurgischen Instrument 1 erzeugte Schnitt. Dies ist insbesondere dann wichtig,
wenn man berticksichtigt, daf in der Regel linsenférmige Teilvolumina aus dem Stroma entfernt
werden sollen. Am Rande dieser linsenférmigen Teilvolumina sind die Prazision der

Schnittfiihrung und die Feinheit des Schnittes besonders wichtig.

Die MeRwerte der Mefvorrichtung kénnen entweder in eine Anzeige am laserchirurgischen
Instrument 1 uméesetzt werden, die es erlaubt, die Parameter des Behandlungsstrahls 2 bzw.
die Fiihrung des Behandiungsstrahls 2 daraufthin zu tberprifen, ob gewliinschte und festgelegte
Werte auch tatsachlich vorliegen. Alternativ ist es méglich, mittels einer automatischen
Prozeflkontrolle eine Regelung der Parameter des Behandlungsstrahls 2 bzw. der Ablenkung
des Behandlungsstrahls 2 auf bestimmie Werte hin vorzunehmen. Das laserchirurgische

Instrument 1 arbeitet dann vollautomatisch.

Fig. 2 zeigt eine erste Ausfiihrungsform des laserchirurgischen Instruments 1. Die
MeRvorrichtung ist hier als optiécher Kohéarenztomograph 3 aufgebaut und folgt dem Prinzip,
wie es in der Veréffentlichung Arch. Ophtalmol., Vol. 112, S. 1584, “Micrometer-scale
Resolution Imaging of the Interior Eye in vivo with Optical Coherenziomographie” von J. {zatt et
al., beschrieben ist.

Der optische Kohérenztomograph 3 ist (iber einen Einkoppelstrahiteiler 4 in den
Behandlungsstrahl 2 des laserchirurgischen Instrumentes 1 eingebunden und weist einen
MeRarm 3a sowie einen Referenzarm 3b auf. Der Einkoppelstrahiteiler 4 koppelt Strahiung
eines MeRlasers 5 in den Lichtweg des laserchirurgischen Instrumentes 1 so ein, daR die
optischen Achsen von Behandlungsstrahl und Meflaserstrahl zusammenfallen. Der Fokus des
Behandlungsstrahls 2 und der Fokus der Strahlung des Meflasers 5, die beide durch eine dem
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Einkoppelstrahlteiler 4 nachgeordnete Fokussieroptik 13 in der Hornhaut des Auges 6 gebiidet

werden, befinden sich lateral etwa an derselben Stelle (in Fig. 2 nicht zu sehen).

. Fig. 3 zeigt wie die bereits vereinigte Strahlung des MeRlasers 5 und des Behandlungsstrahis 2

als einfallender Strahl 12 mittels der Fokussieroptik 13 in die Hornhaut des Auges 6 fokussiert
wird. Wenn die Energiedichte des Behandlungsstrahls 2 (Pulsldnge und Strahlungsleistung)
oberhalb eines bestimmten Schwellwertes liegt, tritt im Fokus ein optischer Durchbruch. auf, der

eine Plasmablase 11 erzeugt.

Die Strahlung des MeRlasers 5 wird an der Plasmablase 11 zuriickgestreut, am dichroitischen
Einkoppelstrahiteiler 4 wiéder ausgekoppelt und gelangt dann zu einem Melstrahiteiler 7, wo
sie mit Strahlung des MeRlasers 5 (iberlagert wird, die zuvor vom Mefstrahlteiler 7 zu einem
Spiegel 8 abgeteilt wurde. Die Lage des Spiegels 8 ist verstellbar. Der MeRarm 3a verlduft
somit vom MeRstrahlteiler 7 (iber den Einkoppelstrahlteiler 4 zum Auge 6 und der Referenzarm

" 3b ist zwischen MeBstrahlteiler 7 und verstellbarem Spiegel 8 gebildet.

Die aus Referenzarm 3b und MefRarm 3a zum Mefstrahlteiler 7 zuriickkehrende Strahlung wird
auf einem Photoempfanger 9 zur Interferenz gebracht. Da als Meflaser § eine Lichtquelle
verwendet wird, die bei hoher réumlicher Koh&renz eine vergleichsweise kurze Koharenzlange
in axialer Richtung‘ (zeitliche Koharenzlange) von etwa 10 pm aufweist, erscheint an der
Photodiode 9 nur dann ein Interferenzmuster, wenn die optischen Langen von MeRarm 3a und
Referenzarm 3b maximal um die zeitliche Kohérenzldnge der Strahlung des MeRlasers 5
differieren. Um mit dem optischen Koharenztomographen 3 eine moglichst hohe Auflésung zu
erreichen, wird ein MefRlaser 5 mit einer moglichst kurzen zeitlichen Koharenzldnge verwendet,

im Ausflihrungsbeispiel liegt diese unter 10 pm.

Um eine Beeinflussung des optischen Kohadrenztomographen durch den Behandlungsstrahl 2
des laserchirurgischen Instruments 1 zu verhindern, der von einem Behandlungsiaser 10
abgegeben und auf das Auge 6 gelenkt wird, ist der Wellenlangenbereich der Strahlung des
MeRlasers 5 vom Wellenlangenbereich der Beobachtungssfrahlung 2 verschieden und der
Einkoppelstrahlteiler 4 hat geeignete dichroitische Eigenschaften. Beispielsweise wird ein
MefRlaser 5 verwendet, der Strahlung bei etwa 850 nm mit einer moglichst groRen Bandbreite
abgibt. Eine groBe Bandbreite fordert die axiale Auflosung, da die Bandbreite umgekehrt
proportional zur zeitlichen Kohdrenzldnge des Lichtes ist. Bei Verwendung verschiedener
Wellenlangen fir die Strahlung des MefRlasers 5 und Beobachtungsstrahl 2 kann eine
Uberlagerung und Trennung der Strahlen mit einem dichroitischen Einkoppelstrahlteiler 4
erfolgen. Zusatzlich oder * alternativ  kénnen im  Strahlengang des  optischen

Koharenztomographen geeignete Filter eingesetzt werden.
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Zur Messung des Ortes einer Plasmablase 11 wird der Spiegel 8 verschoben, bis an der
Photodiode 9 ein Interferenzmuster auftritt. Zeigt das Signal der Photodiode 9, das von einem
Computer PC ausgelesen wird, eine Interferenz der Strahlung aus MeRBarm 3a und
Referenzarm 3b an, so sind MeRarm 3a und Referenzarm 3b gleich lang und der Abstand zum
Fokus der Strahlung des Beobachtungslasers 5 in der Hornhaut des Auges 11 ist bekannt,
wobei die Mefiungenauigkeit die zeitliche Kohérenzlange der Strahlung des MeRlasers 5 ist,
d.h. die Kohérenzldnge in Strahlrichtung.

Die Riickstreuung von Strahlung des MeBlasers 5 am Auge 6 gibt eine Aussage Uber die
Brechzahlspriinge in der Hornhaut des Auges 86, die sowohl an der Grenzschicht verschiedener
Gewebe, z.B. zwischeﬁ Stroma und Bowmanscher Membran, als auch am Ort der
Wechseiwirkung von Behandlungsstrahl 2 und Hornhaut des Auges 6 sowohi unterhalb als
auch oberhalb einer Schwelle auftreten, bei der es zum erwdhnten optischen Durchbruch mit

Photodisruption und/oder —~ablation kommt.

Damit ein moglichst grofer axialer Bereich vermessen werden kann, ist zusatzlich zu einem
groRen Verstellweg flr den Spiegel 8 zwischen den MeRstrahiteiler 7 und den
Einkoppelstrahlteiler 4 eine Einrichtung zur Verénderung der Divergenz der Strahlung des
MeRlasers 5 geschaltet (in Fig. 2 zur Vereinfachung nicht gezeigt), so da vor der Einkopplung
in den Behandlungsstrahl 2 die Divergenz der Strahlung des Mellasers 5 verstellt werden kann.
Durch die dem Einkoppelstrahlteiler 4 nachgeschaltete Fokussierbptik 13 erfolgt dann die
Fokussierung von Mef3strahl 2 und Strahlung des MeRlasers 5 in unterschiedliche Foki, wobei
durch die Verstellung der die Divergenz der Strahlung des MeRlasers 5 beeinflussenden
Einrichtung die Fokuslage der Strahlung des Meflasers 5 unabhdngig vom Fokus des

Behandlungsstrahls 2 verstellt werden kann. Der Fokus der Beobachtungsstrahlung ist somit

A entlang der optischen Achse gegeniiber dem Fokus der Beobachtungsstrahlung 2 verstelibar.

Damit wird rtickgestreute Strahlung auch entlang der optischen Achse des Behandiungsstrahls

2 in einem Bereich erfa3bar, der groRer als der Verstellweg des Spiegels 8 ist.

Die Einrichtung zur Verstellung der Divergenz des MeRlasers 5 erlaubt es weiter, die Spotgréfie
der fokussierten Strahlung des MeRlasers 5 in etwa so gro zu gestaiten, wie die Spotgrofe
des fokussierten ‘Beobachtungsstrahls, da ein Scannen in axialer Richtdng, d.h. entlang der.
Achse des Beobachtungsstrahls 2, dann {ber eine synchrone Verstellung der
divergenzverandernden Einrichtung und des Spiegels 8 gelingt. Durch die bei dieser Variante
relativ hohere Fokussierung der Strahlung des MeRlasers 5 liefert der Koharenztomograph 3
damit eine axiale Auflésung, die sogar besser ist, als die zeitliche Koharenzldnge der Strahlung
des MeRlasers 5. Die MeRBgenauigkeit steigt folglich. Ist dies nicht erforderlich, kann auf die die
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Divergenz beeinflussende Vorrichtung =zwischen dem Einkoppelstrahlteiler 4 und dem
MeRBstrahlteiler 7 verzichtet werden. Eine axiale Verschiebung des Bereiches, von dem
rickgestreute Strahlung zu Interferenz am Photoempfanger fithren kann, erfolgt dann
ausschliellich durch Verstellung des Spiegels 8, und die axiale Auflssung wird hauptséchlich
durch die =zeitliche Kohérenzidnge des MeBlasers 5 bestimmt (typischerweise in der

GroRenordnung von 10 pm).

Fig. 4 zeigt ein Signal, wie es mit einem laserchirurgischen Instrument 1 mit einem optischen
Koharenztomographen 3 in der Bauweise der Fig. 2 erhalfen wird. Hierbei ist das Signal als
Funktion der Verstellung des Spiegels 8 aufgetragen, wobei in Fig. 4 der Verstellweg L des
Spiegels 8 als Variable eingezeichnet ist. Das Signal ist aus der mit dem Photoempfanger 9
detektierten Interferenzerscheinung abgeleitet und wurde vom Computer PC erzeugt. Es codiert
die Modulationstiefe der Interferenz und weist immer dann einen hohen Pegel auf, wenn das

Signal des Photoempféangers 9 eine Interferenzerscheinung anzeigt.

Wie Fig. 4 zeigt, tritt eine erste Interferenz bei einer Verschiebung L1 auf. Diese Interferenz ist
durch am Epithel der Hornhaut riickgestreute Strahlung verursacht. Mit weiterer Verschiebung
des Spiegels 8 tritt ein zweiter Peak des Signals bei einer Verschiebung L2 auf. Diese
Interferenz ist durch den Brechzahlsprung an der Plasmablase 11 verursacht. Die Interferenz
halt bis zu einer Verschiebung L3 an. Die GréRe der Plasmablase wirkt sich zwar auf den
Abstand L2, L3 aus, jedoch erlaubt es in der realisierten Ausfiihrungsform die MeRauflésung
des Kohérenztomographen 3 nicht, den bei etwa 30 pm oder darunter liegenden
Blasendurchmesser zu vermessen. Bei Verwendung einer Strahiungsquelle mit kiirzerer

zeitlicher Kohérenzidnge ist auch eine solche Durchmesservermessung méglich.

Der Abstand zwischen der dem Epithel zugeordneten Verschiebung L1 und dem Beginn des
Interferenzpeaks bei der Verschiebung L2 gibt an, wie tief die Plasmablase unter dem Epithel,
d.h. der Hornhautoberflache liegt. Aus dem Signal kann so die Lage der Plasmablase 11, die
vom Behandlungsstrahl 2 in der Hornhaut des Auges 6 verursacht wurde, in Form des
Abstandes vom Epithel erfaldt werden. Alternativ zum Bezug auf das Epithel kann natrlich eine
Referenzierung auf das Endothel erfolgen. Hier ist in der Darstellung der Fig. 4 bei einer
weitergehenden Verschiebung ein ermeuter Peak durch am Endothel riickgestreute Strahlung
zu erwarten. Anstelle des Endothels bzw. des Epithels kann natiirlich auch ein Brechzahlsprung

an der Bowmanschen oder Decementschen Membran als Bezug verwendet werden.

Der Computer PC, der das Signal des optischen Koharenztomographen 3 ausliest, generiert
das Signal. Er dient weiter zur Steuerung des Behandlungslasers 10, wozu er zum einen eine

Anzeige speist,. die die Lage der vom Behandlungsstrahl 2 erzeugten Plasmablase 11 angibt.
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-Zum anderen wird diese axiale Lage der Plasmablase zur Steuerung des Behandlungsstrahls 2

ausgewertet und verwendet, um zu garantieren, dal der Schritt zur lsdlierung des Teilvolumens
im Stroma wie gewiinscht ausgefiihrt wird.

In einer vollautomatisch die Einhaltung von behandelnden Chirurgen vorgegebener Werte
iiberwachenden Ausfiihrung regelt der Computer Parameter des Behandlungsstrahls 2. Das
chirurgische Instrument arbeitet dann mit einer Online-Kontrolle und —Regelung.

Der Mellaser 5 ist wie in Fig. 6 gezeigt aufgebaut. Er besteht aus einem Laser 2 sowie einer
nachgeordneten strahlformenden Einheit aus einer Linse 18, einer Blende 19 und einer
weiteren Linse 20. Der so erzeugte Strahldurchmesser ist an den Strahldurchmesser des
Behandlungsstrahls 2 angepaft. Durch Verstellung der Linsen 18 und 20 kann zur Auflésungs-
oder MeRbereichsverstellung der Strahldurchmesser zusatzlich verkleinert oder vergrofert
werden. Zudem kann durch Verstellung der Linse 20 die Divergenz verédndert werden und damit

die Fokuslage des Mefstrahles eingestelit werden.

Fig. 5 zeigt in einer schematischen Darstellung den unter Online-Kontrolle vom chirurgischen
Instrument 1 ausgefiihrten Schnitt. Der einfallende Straht 12 wird von der Fokussieroptik 13 in
die Hornhaut 14 des Auges 6 fokussiert. Die Plasmablase 11, die mit einem Puls des
Behandlungsstrahls 2 erzeugt wird, wirkt, wie bereits ausgefihrt, als chirurgisches Messer, das
im Inneren der Hornhaut 14 Gewebeschichien trennt. Durch Verstellung des einfallenden
Strahls 12 mittels einer in Fig. 7 dargestellien Scaneinrichtung 21 aufweisend um orthogonale
Achsen drehbare Scannerspiegel 22, 23 wird eine Vielzahl von Plasmablasen nebeneinander
geseizt und ein Lenslett 15 umschrieben, das aus dem Stroma der Hornhaut 14
herausgeschnitten wird. Eine mogliche Schnittform, dies zu erreichen, ist in der US 6.110.166

dargestellt, die eine spiralférmige Aneinanderreihung von Plasmablasen 14 beschreibt.

Nach dieser Schnittflinrung um das Lenslett 15 herum wird ein seitlicher Schnitt 16
vorgenommen, der es erlaubt, das nunmehr isolierte Lenslett 15 in Richtung 17 aus der
Hornhaut 14 zu entnehmen. Die Schnittfiihrung hat dabei den Vorteil, dal im zentralen
Sichtbereich, in dem die optische Korrektur durch Entnahme des Lensletts 15 bewirkt wird, kein
durch das Endothel fihrender Schnitt nach au3en vorliegt. Stattdessen liegt der seitliche Schnitt
16 am optisch weniger bedeutsamen Rand der Hornhaut 14.

Zum Verstellen des einfallenden Strahles 12 dient die Scanneinrichtung 21, die in Fig. 7

dargestellt ist. Sie weist zwei Scannerspiegel 22, 23 auf, die unabhéngig voneinander um zwei
senkrecht zueinanderliegende Achsen drehbar sind. Damit kann der einfallende Strahl 12

zweidimensional tiber die Hornhaut 14 gefiihrt werden. Eine axiale Verstellung des einfallenden
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Strahis 12 erfolgt durch Verstellung der Fokussieroptik 13, d.h. durch Veranderung der Lage
des Fokuspunktes, in dem die fiir einen optischen Durchbruch ausreichende Energiedichte und
somit die Plasmablase 11 entsteht.

Um die axiale Lage der erzeugten Plasmablase genau zu bestimmen, wird, wie anhand des in
Fig. 4 dargesteliten Signals geschildert, der Spiegel 8 des optischen Koharenztomographen 3
verstellt. Dies kann beispielsweise durch eine Oszillation erfolgen, die jedesmal den Bereich
zwischen den Stellungen L1 und L2 durchlduft. Im Falle einer axial hochaufldsenden
MefReinrichtung kann eine solche grofie Verstellung des Spiegels 8 jedoch mitunter mechanisch
sehr aufwendig bzw. zeitraubend sein. Fir solche Félle ist die in Fig. 8 schematisch dargestellte
Bauweise des optischen Kohdrenztomographen 3 vorgesehen, die mehrere, z. B. zwei
Referenzarme 3b und 3b’ aufweist, welche sich einander im wesentlichen gleichen, d.h. jeweils
einen verstellbaren Spiegel 8 (Referenzarm 3b) bzw. 25 (Referenzarm 3b’) haben. Jedem
Referenzarm 3b, 3b’ ist ein Photoempfénger 9, 26 zugeordnet.

Die Lange des Referenzarmes 3b kann unabh&ngig von der Lange des Referenzarmes 3b’
eingestellt werden. Somit kann gleichzeitig mit hoher Auflésung an der Plasmablase und am
Epithel rlickgestreute Strahlung, indem z.B. der Referenzarm 3b’ auf den Reflex zu einer
Referenzflache, d.h. dem Epithel eingestelit wird, und der Referenzarm 3b die

Plasmablasengrenzflache erfafit.

Fig. 8 =zeigt darliber hinaus eine mogliche Bauweise der bereits beziiglich Fig. 2
angesprochenen aber dort nicht eingezeichneten Einrichtung zur Veranderung der Divergenz
der Strahlung des MeRlasers 5. Beim Kohéarenztomographen der Fig. 8 handelt es sich um eine
verstellbare Zoom-Optik 27.

Der optische Koharenztomograph 3, wie er in den Bauweisen gemal Fig. 2 oder 8 zur
Anwendung kommt, bewirkt eine rdumliche Selektion des Gebietes, aus dem riickgestreute
Strahlung aufgenommen wird. Eine axiale Selektion erfolgt durch die Interferometerkonstruktion
mit dem MefRarm 3a und dem Referenzarm 3b (bzw. weiteren Paaren davon). Die
Fokussieroptik 13 bewirkt eine laterale Selektion durch die Fokussierung. Die raumliche
Selektion ist frei wéhlbar, d.h. unabhéngig von der Lage des Behandiungsstrahifokus, wenn der
optische Kohdarenztomograph mit einer eigensténdigen Scaneinrichtung &hnlich der Fig. 7
ausgestattet ist, da dann mit hoher Auflosung das Gebiet um einen optischen Durchbruch bzw.
eine Plasmablase 11 abgescannt werden kann. Mit der Zoom-Optik 27 kann das Gebiet der
Plasmablase 11 nicht nur lateral, d.h. quer zur optischen Achse des Behandlungsstrahls 2,

sondern auch axial entlang dieser optischen Achse in einem groRen MeRbereich angefiihlt
werden.
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Fig. 9 zeigt eine zweite Ausfiihrungsform einer laserchirurgischen instrumentes 1. Dabei liegt
das Prinzip zugrunde, durch geeignete raumliche Filterung am Auge 6 und dabei insbesondere
an einer dort erzeugten Plasmablase 11 riickgestrahlte Strahlung mit hoher und verstellbarer
Tiefenscharfe so zu erfassen, da zumindest die axiale Ausdehnung einer streuenden Struktur
in der Hornhaut des Auges, beispielsweise der durch den optischen Durchbruch erzeugten
Plasmablase 11, gemessen werden kann. Dafir ist ein konfokales Mikroskop 28 vorgesehen,

das nach Art eines Laserscanning-Mikroskopes arbeitet.

Das konfokale Mikroskop 28 verfiigt tiber einen Laser 29, dessen Strahlung von einer optischen
Anordnung 30 hinsichtlich der Strahlparameter wie Taillienlage und Strahlquerschnitt angepafit
wird. Uber einen Teiler 31 wird die so erhaltene Beleuchtungsstrahlung zu einer
Scaneinrichtung 21 geleitet, die wie die Scaneinrichtung der vorherigen Bauweisen zwei
Scannerspiegel 22 und 23 aufweist. Die Scannerspiegel 22 und 23 sind eng benachbart und in
unmittelbarer Nahe einer Pupille des Strahlengangs angeordnet. Sie haben, wie in Fig. 9
dargestellt, senkrécht aufeinanderstehende Drehachsen und konnen separat angesteuert
werden. Eine Scanoptik 32 sammelt fir die von der Betdtigung der Scaneinrichtung 21
abhéngigen Strahlauslenkung die Strahlung in einer Apérturebehe 35, von wo ein Objektiv 36
ein Spotbild erzeugt, das in einer im Auge 6 gelegenen Objektebene liegt. Im Bereich dieser
Objektebene wirkt auch der Behandlungsstrahl 2. Der Behandlungsstrahl 2 stammt wie bei den
vorherigen Ausfiihrungsformen aus einem Behandlungslaser 10 und wird (ber einen

Einkoppelstrahlteiler 4 mit dem Strahlengang des konfokalen Mikroskopes vereinigt.

In der Objektebene z.B. an einer Plasmablase 11 rlickgestreute Strahlung lauft den
geschilderten optischen Weg bis zum Strahlteiler 31 zurlick. Die vom abgefuhiten
Volumenelement aus der Objektebene stammende, d.h. am Auge 6 rickgestreute Strahlung

wird nach Durchlaufen des Strahiteilers 31' in einem Detektionsarm 42 detektiert. Je nach

.Ausgestaltung des Strahiteilers 31 wird die Strahlung zumindest teilweise, bei dichroitischer

Ausgestaltung des Strahlteilers 31 auch nahezu vollstéandig zu einem Interferenzfilter 38 und
einer Linse 39 geleitet, die von dem riickstreuenden Objekt in der Objektebene ein Spotbild in
einer Pinholeebene erzeugt, in der eine Pinholeblende 40 liegt. Der Pinholeblende 40 ist ein
Photomultiplier 41 nachgeschaltet, der ein Signal liefert, das von einer angeschiossenen
Auswerteeinheit (nicht dargestelit) unter Rickgriff auf die akiuelle Stellung der Scaneinrichtung
21 in ein Bildsignal umgewandelt wird.

Mit der Grofte der Pinholeblende kann die Grofle der in der Objektebene zu detektierenden
Objektstruktur eingestellt werden. Noch viel entscheidender ist es jedoch, daR mit kleiner

werdendem Durchmesser der Pinholeblende eine gesteigerte Tiefendiskrimination in der
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Objektebene einhergeht, d.h. die Groe der Pinholeblende gibt vor, aus welchem axialen

Bereich um die Objektebene herum Strahlung zum Photomultiplier 41 gelangen kann.

Das im konfokalen Mikroskop 28 verwendete konfokale Verfahren gestattet es, bestimmte
Strahlung aus einem Volumenelement im untersuchten Objekt auf den Photomuitiplier 41 zu
lenken und Strahlung, die aus anderen Volumenelementen emittiert wird, so gut wie volistandig

zu unterdriicken. Insbesondere wird Strahlung aus tiefer oder hdoher gelegenen

‘Gewebeschichten ausgeblendet.

Die Pinholeblende 40 und die Objekiebene, aus der Strahlung detektiert wird, liegen in

"konjugierten Ebenen. Durch eine Verstellung dieser Ebenen, beispielsweise durch Verstellung

der Linse 39, ist es mdglich, einen axialen Tiefenscan derart durchzufiihren, dafy die
Objektebene, aus der die Strahlurig zum Photomuiltiplier 41 geleitet wird, verstelit wird. Diese
Versteliung ist erforderlich, um beispielsweise eine Plasmablase 11 in axialer Richtung, d.h.
entlang der Achse, auf der der Behandlungsétrahl 2 einfallt, zu vermessen.

Eine gesteigerte Unabhangigkeit zwischen axialer Lage der erwahnten Objektebene und dem
Fokuspunkt des Behandlungsstrahls 2 kann dadurch erreicht werden, daf} die beziiglich der
Bauweisen gemall Fig. 2 und 8 bereits erwdhnte divergenzverdndernde Einrichtung,
beispielsweise in Form einer Zoom-Optik, der Einkopplung des Behandlungssirahis 2 tiber den
Einkoppelstrahlteiler 4 vorgeordnet wird. Durch geeignete Verstellung dieser Einrichtung wird
die Objektebene nahezu beliebig gegentiber der Fokusebene des Behandlungsstrahls 2

verstellt.

Bei der in Fig. 9 gezeigten Bauweise ist zur baulichen Vereinfachung eine einzige
Scaneinrichtung 21 vorgesehen, die synchron sowohl die laterale Lage des -Spotbildes, von
dem reflektierte Strahlung zum Photomultiplier 41 geleitet wird, als auch des Fokuspunktes des
Behandlungsstrahls 2 verdndert. Laterale Verschiebungen des Spots innerhalb der
Objektebene gegentiber dem Fokuspunkt des Behandlungsstrahls 2 kénnen nicht eingestelit

werden.

Bei dem Einsatz zweier unabhangiger Scaneinrichtungen ist diese Beschrankung aufgehoben.
Dann kann der Beleuchtungs- und Detektionsstrahlengang des konfokalen Mikroskops 28
unabhéingig gegenliber dem Behandlungsstrahl 2 am Auge 6 verstellt werden. Eine solche
Bauweise ist in Fig. 9 gestrichelt angedeutet. Der Einkoppelstrahlteiler 4 ist dabei durch einen
Einkoppelstrahlteiler 4a ersetzt, der in Beleuchtungsrichtung der Scaneinrichtung 21 des
konfokalen Mikroskops 28 nachgeordnet ist. Der Behandiungslaser 10 verifiigt hier iber einen

eigenen Behandlungsscanner 37, der unabhingig von der Scaneinrichtung 21 des konfokalen
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Mikroskops 28 betétigbar ist. Diese aufwendigere Bauweise gestattet es, dal das konfokale
Mikroskop 28 aus dem Auge 6 Strahlung an Punkten aufnehmen kann, die véllig unabhéngig
von der Fokuslage des Behandlungsstrahls 2 und mithin von der Erzeugung von Plasmablasen
11 gewahlt werden kénnen. Dann kann nicht nur die axiale Ausdehnung einer Plasmablase 11
ermittelt werden, sondern es sind auch laterale Abmessungen erfal}bar.

In der in Fig. 9 gezeigten Bauweise fiir die Mef3vorrichtung des laserchirurgischen Instrumentes
1 wird Uber den Laser 29, die optische Anordnung 30 sowie den Einkoppelspiegel 31 eine
separate Beobachtungsstrahlung erzeugt. Je nach Anwendung kann darauf verzichtet werden
und lediglich am Auge 6 eine konfokale Detektion von Streulicht vorgenommen werden, das
vom Behandiungsstrahl 2 herrihrt. Zusatzlich kann auch eine phasenempfindliche Detektion,
z.B. nach dem Nomarski-Verfahren angewendet werden, wie es in der Veroffentlichung
Padawer J., ,The Nomarski interference-contrast microscope. An experimental basis for image
interpretation. J. Royal Microscopical Society (1967), 88, S. 305-349, deren
Offenbarungsgehalt hier expliziert einbezogen wird, beschrieben ist.

Bei der Bauweise der Fig. 9 wird eine besonders gute Empfindlichkeit erreicht, wenn der
Einkoppelstrahlteiler 4 bzw. 4a dichroitisch ausgebildet ist, d.h. eine strahlumlenkende Wirkung
im wesentlichen nur fir die Wellenldngen des Behandlungsstrahls 2 hat. Diese dichroitische
Eigenschaft ist auch fur die Variante ohne separate Beleuchtungsstrahlung vorteilhaft, da sich
gezeigt hat, dafl in Plasmablasen 11 breitbandig Strahlung auch auBerhalb des
Spekiralbereichs des Behandlungsstrahls 2 entsteht.

Das konfokale Detektionsverfahren wird tiblicherweise mit einer Optik ausgefiihrt, die méglichst
gut chromatisch Kkorrigiert ist. Dadurch ist sichergestellt, daR die Strahlung aus einem
bestimmten Volumenelement wellenldngenunabhangig am Detektor, beispielsweise dem

Photomultiplier 41 landet.

In einer die zweite Ausfiihrungsform abwandelnden dritten Ausfithrungsform wird die Optik, die
das Licht vom Objektiv auf die Pinholeblende 40 abbildet, dagegen bewuBt dispersiv ausgelegt.
Fig. 10 zeigt diesbeziiglich eine VergroBerung des Detektionsarms 42 des konfokalen
Mikroskops 28.

Ein einfallendes Detektionsstrahlenbiindel 43 wird von der nun mehrteilig ausgebildeten Linse
39 in ein fokussiertes Detektionsstrahlenbiindel 44 umgesetzt. Aufgrund der dispersiven, d.h.
wellenliangenabhéngigen Fokussierungseigenschaften der die Linse 39 bildenden Optikgruppe
ist die effektive Brennweite fiir Licht im blauen Spektralbereich deutlich kirzer als fiir Licht im

roten Spektralbereich. Damit wird von einem Volumenelement ausgehendes weiRes Licht, das
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aus roten, grinen und blauen Spektralanteilen zusammengesetzt ist, in unterschiedliche Foki
fokussiert, wie Fig.-11 exemplarisch zeigt. Die blaue Strahlung 48 wird in eine Fokusebene 45
gebtindelt, die vor einer Fokusebene 46 fiir griine Strahlung liegt, der wiederum eine

Fokusebene 47 fiir rote Strahlung 50 nachgeordnet ist.

Die dispersiven Eigenschaften der Linse 39 werden zur spekiralen Selektion bzw. zum
Gewinnen einer weiteren Tiefeninformation ausgenutzt. Wie Fig. 12 zeigt, fokussiert die
dispersive Optik der Linse 39 fiir ein gegebenes Volumenelement nur griine Spekfralanteile
genau in der Pinholeblende 40, da ni,lr fiir diese Spektralanteile die Fokusebene 46 in der
Ebene der Pinholeblende 40 liegt. Der Fokus der blauen Strahlung 48 liegt auf der optischen
Achse vor der Ebene der Pinholeblende 40, so da} die blaue Strahlung auf dem Weg zwischen
ihrer Fokusebene 45 und der Ebene der Pinholeblende 40 wieder divergiert. Dadurch wird nur
ein kleiner, nahezu verschwindender Teil an blauer Strahlung 48 durch die Pinholeblende 40
transmittiert und es ergibt sich eine effektive Unterdriickung der aus dem gegebenen
Volumenelement stammenden blauen Strahlung 48. Dies gilt gleichermalen fiir die rote
Strahlung 50, da deren Fokusebene 47 hinter der Ebene der Pinholeblende 40 liegt; die rote
Strahlung aus dem Volumenelement wird also durch die Pinholeblende 40 ebenfalls abgeblockt.
Effektiv gelangt somit in der schematischen Darstellung der Fig. 12 aus dem Volumenelement

nur griine Strahlung 49 zum Detektor, der hier als Spektrometer 51 ausgebildet ist.

Betrachtet man nun ein weiteres weill abstrahlendes Volumenelement, das sich auf der
optischen Achse zwischen dem zuvor betrachteten Volumenelement und der Optik befindet, so
wird dessen Griinanteil nun in einer Ebene hinter der Ebene-der Pinholeblende 40 fokussiert.
Die blaue Strahlung aus diesem weiteren Volumenelement hat allerdings einen Fokus in der
Pinholeblende, wenn der axiale Abstand der beiden Volumenelemente genau der
Fokusverschiebung entspricht, wobeihier noch die VergréRerung der optischen Abbildung zu
beriicksichtigen ist. Analoges gilt fir ein drittes Volumenelement, welches sich auf der
optischen Achse vom Objektiv aus gesehen entsprechend hinter dem zuerst erlauterten
Volumenelement befindet. Von diesem dritten Volumenelement kénnen nur rote
Strahlungsanteile die Pinholeblende 40 passieren. Durch die Pinholeblende 40 gelangt somit
ein spektrales Strahlungsgemisch, wobei die Spektralinformation die axiale Lage des die
Strahlung abgebenden Volumenelementes kodiert. '

Die spekirale Analyse der durch die Pinholeblende 40 fallenden Strahlung mittels des
Spekirometers 51 ermdglicht deshalb eine axiale Auflésung, ohne das konfokale Mikroskop
verstellen zu missen, wobei die spektrale Information eine Tiefeninformation iiber das
Volumenelement trégt, aus dem die Strahlung des Spekiralbereiches stammt. Aus der relativen

Hohe einzelner Spekiralkandle wird die axiale Lage des Volumenelementes, aus dem die
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Strahlung des Spektralkanales stammt, bestimmt werden. Im einfachsten Fall genligt dabei eine

Auswertung mit zwei oder drei Kanalen.

Weiter wird auf diese Weise die GroRe eines strahlenden Volumenelementes bestimmt. Liegt
bei einer dreikanaligen Spekiralanalyse ein kleines strahlendes Volumenelement zugrunde, so
registriert jeweils nur ein Kanal ein {iber einem bestimmten Schwellwert liegendes Signal. Im
Ubergangsbereich konnen auch zwei Signale ein entsprechendes Signal zeigen, niemals
jedoch alle drei Kanale, so lange das Volumenelemenf kleiner ist, als die Fokusablage zwischen
den spekiral am weitesten auseinanderliegenden Kanélen. Liegt dagegen ein groRes
strahlendes Volumenelement vor, wird das Spektrometer im wesentlichen in allen Kanélen etwa
gleiche Signale liefern. Die Breite der spektralen Verteilung, die vom Spektrometer 51 angezeigt
wird, trigt also Informationen {iber die Gréle des Volumenelementes. Je breiter die spektrale
Verteilung ist, desto groRer ist das Volumenelement.

Die durch die dispersive Optikgruppe der Linse 39 erreichte Fokusablage dF ist in Fig. 13 als
Funktion der Wellenldnge LAMBDA aufgetragen, wobei alle Werte in pm eingetragen sind. FUr
einen Spekiralbereich von blau bis rot ergibt sich eine Fokusverschiebung in der
Grofienordnung von mindestens 1 mm. Mit dem geschilderten spektralselektiv detektierenden
konfokalen Mikroskop 28 konnen also Plasméblasen bis zu 1 mm maximaler Ausdehnung
erfalkt werden. Da dieser Mef3bereich in der Regel ausreicht, kann die dritte Ausfiihrungsform
auf eine axiale Verstellung der Objektebene des konfokalen Mikroskops verzichten und
dennoch fiir eine Online-Kontrolle ausreichende Information Uber die axiale Ausdehnung einer

Plasmablase 11 bereitstellen.

Natiirlich spielf dabei die Spektralverteilung der aus dem untersuchten Objekt stammenden
Strahlung eine Rolle. Die spekirale Detektion konfokal aufgenommener Strahlung bei
Verwendung einer dispersiven Optik erfordert, dalt aus der Objektebene Strahlung mit einer
gewissen breitbandigen Spektralverteitung verfiigbar ist. Hier kann in einfachster Ausfiihrung
die Abstrahiung einer zu detektierenden Plasmablase 11 direkt abgefiihlt werden, da das
Plasma wahrend des Distruptionsvorgangs, der durch den Behandlungsstrahl 3 eingeleitet

wurde, in einem breiten Spektrum Strahlung emittiert. In bestimmten Anwendungsfallen kann es

_allerdings vorkommen, dal die spektrale Verteilung der Abstrahlung nicht ausreichend zeitlich

oder spektral gleichbleibende Eigenschaften aufweist. Fir diese Félle ist eine externe
Beleuchtung vorgesehen. Die externe Beleuchtung muR die erforderliche spekirale Bandbreite

aufweisen, beispielsweise kann eine Weilllicht-LED oder eine Gliihlampe verwendet werden.

In einer Variante der dritten Ausfithrungsform wird kein Spektrometer 41 eingesetzt. Statt

dessen erfolgt eine Beleuchtung des zu detektierenden Volumenelementes bzw. Spots mit
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spektral gesteuerter Strahlung, wobei die Strahlung sequentiell spektral verstellt wird. In einer
einfachen Bauweise werden zur Beleuchtung eine blaue, eine grine und eine rote LED
verwendet, die sequentiell betétigt werden. Die Information Uber die einzelnen Spekiralkanéle
wird dann zeitsequentiell erfat, so daf durch die geeignete Gestaltung der Beleuchtungsquelle
in dieser Abwandlung mit einem kostenglinstigen Detektor gearbeitet werden kann, der keine
oder nur ansonsten unzureichende spektrale Diskriminierungsfahigkeit zeigt. .

Fig. 14 betrifft eine vierte Ausfiihrungsform eines laserchirurgischen Instrumentes 1. Sie macht
sich fir die MeRvorrichtung das Prinzip einer Spaltlampe zunutze, indem eine
Beleuchtungsstrahlung auf einer optischen Achse schrag zu einer optischen Achse, unter der

eine Beobachtung erfolgt, eingestrahit wird.

- Die MeRvorrichtung ist als Spalttampenanordnung 52 aufgebaut, die mittels einer Spaltoptik 53

die Hornhaut 14 des Patientenauges 6 spaltfc'ifmig beleuchtet. Die Spaltoptik 53 bildet dabei
entlang einer optischen Achse 60 der Spaitbeleuchtung in die Hornhaut ein sehr schmales
Lichtbiindel ab. Dieses Lichtbiindel kann beispielsweise mit einer Spaltblende oder einem als
steuer- oder programmierbare Blende dienenden Bauteil, wie einem Mikrospiegelarfay 0.4.,
erzeugt werden. In der Bauweise der Fig. 14 wird ein Mikrospiegelarray verwendet, das mit
Strahliing beleuchtet wird, wobei nur eine oder wenige Spiegelzeilen das Licht zur Hornhaut 14
reflektieren. Die Spaltbeleuchtung tiber die Spaltoptik 53 kann beziiglich des Einstrahlwinkels,
d.h. beziiglich der Lage der optischen Achse 60, in einer Scanrichtung 54, die in Fig. 14 durch
einen gebogenen Doppelpfeil angedeutet ist, verstellt werden. Dies erfolgt durch geeignete

Ansteuerung des Mikrospiegelarrays.

In der Hornhaut wird die eingebrachte spaliférmige Beleuchtung an Streuzentren,
beispielsweise dem Epithel, dem Endothel oder durch das laserchirurgische Instrument 1
erzeugten Plasmablasen 11 gestreut. Das Streulicht wird von einem Objektiv 56 aufgenommen,
das auch den Behandlungsstrahl 55 in die Hornhaut 14 fokussiert. Der Behandlungsstrahl 55
des laserchirurgischen' nstrumentes 1 ist auch in dieser Ausfihrungsform dber den
Einkoppelstrahlteiler 4 in den Strahlengang eingekoppelt. Der Einkoppelstrahlteiler 4 trennt das
vom Objektiv 56 aufgenommene Streulicht ab, und leitet es mittels einer Abbildungsoptik 58 auf
einen Photoempfanger 59. Objektiv 56, Einkoppelstrahlteiler 4 und Abbildungsoptik 58 bilden
einen Beoachtungsstrahlengang.

Der Photoempfanger 59 nimmt nur Strahlung auf, die aus dem Kreuzungspunkt der optischen
Achse 60 der Spaltbeleuchtung und der optischen Achse 61 des Selektions- oder
Beobachtungsstrahlenganges stammt. Am Kreuzungspunkt ist ein Streulichtkanal 57 gebildet,
aus dem durch die Spaltbeleuchtung bewirktes Streulicht aufgenommen wird.
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Durch die scannende Bewegung der Spaltbeleuchtung wird der Streulichtkanal entlang der
optischen Achse 61 des Detektionsstrahlenganges verschoben, wobei eine Verschwenkung der
optischen Achse 60 der Spaltbeleuchtung nach links in der Darstellung der Fig. 14 den
Streulichtkanal Richtung Endothel, eine Verschwenkung nach rechts in Richtung Epithel
verschiebt. Die Verschwenkung der optischen Achse 60 der spaltformigen Beleuchtung erlaubt
ein Abscannen der Hornhaut 14 entlang der optischen Achse 61, und die Lage einer
Plasmablase 11 kann durch eine scannende Verschiebung des Streulichtkanals 57 vom
Endothel zum Epithel genau bestimmt und durch Bezug auf die Reflexe von Endothel bzw.
Epithel oder Bowmanscher Membran hinsichtlich des Abstandes dazu referenziert werden, so
daR nicht nur eine Durchmesserbestimmung der Plasmablase 11, sondern auch eine (absolute)
Lagedetektion relativ zu Endothel und Epithel maglich ist.

Das mit der Spaltlampenanordnung 52 erhaltene Signal ist in Fig. 15 dargestellt, die den
Signalpegel, d.h. die vom Photoempfanger 59 registrierte Strahlungsintensitdt in einem
Signalverlauf 63 aufgetragen tber einen Scanwinkel o der optischen Achse 60 zeigt, auf der die

spaltférmige Beleuchtung eingestrahlt wird.

Wie zu sehen ist, tritt bei einem Winkel a0 ein erster Signalpeak auf, der von einem
Riickseitenreflex 64 -der Hornhaut 14, d.h. vom Reflex am Endothel herriihrt. Zwischen einem
Winkel a1 und o2 wird ein Plasmablasenreflex 65 detektiert, dessen Breite ein MaB fiir die

Ausdehnung der Plasmablase 11 entlang der optischen Achse 61 ist. Beim Winkel a3 wird

" schliefilich ein vom Endothel stammender Vorderseitenreflex registriert. Die bekannte Dicke der

Hornhaut 14 skaliert den Abstand zwischen dem Winkel a0 und o3 in ein Dickenmald, wodurch
der Abstand o0 bis a1, d.h. die HGhe der Plasmablase tber dem Endothel, der Abstand a1 bis
o2, d.h. die Dicke der Plasmablase, sowie der Abstand o2 bis o3, d.h. die Tiefe der

Plasmablase unter dem Epithel, in ein Langenmalft umgerechnet werden kann.

Soll zusatzlich zur axialen Information, die durch die Scannbewegung der spaltférmigen
Beleuchtung erhalten wurde, eine laterale Information gewonnen werden, kann im
Detektionsstrahlengang eine Abbildung auf einen bildgebenden Detektor anstelle des
Photoempfangers 59 erfolgen.

Dieses Prinzip wird in Fig. 16 gezeigt, die eine Variante der vierten Ausfiihrungsform betrift. Die
Bauweise der Fig. 16 entspricht weitgehend der anhand Fig. 14 erlduterten. ldentische
Bauelemente sind mit gleichen Bezugszeichen versehen und werden deshalb nicht noch einmal
geschildert.
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ADie spaltférmige Beleuchtung fallt nun zentral, d.h. koaxial zum Behandlungsstrahl 55, ein.
Dadurch wird ein Beleuchtungsstrahlengang 70 erhalten, dessen optische Achse 60 mit der
optischen Achse 61 des Behandlungsstrahlenganges zusammenfélit. Die Beobachtung erfolgt
entlang einer optischen Achse 61, die schrdg zur optischen Achse 60 des
Beleuchtungsstrahlenganges liegt. Der Beobachtungsstrahlengang 67 liegt also unter einem
Winkel zum Beleuchtungsstrahlengang, wie es auch in der Ausfithrungsform der Fig. 14 der Fall
war, allerdings wird in der Bauweise der Fig. 16 die Scanbewegung des
Beleuchtungsstrahlenganges durch eine fiir den Behandlungsstrahl ohnehin vorgesehene
Scaneinrichtung 54 bewirkt. Die von der Scaneinrichtung 54 kommende Strahlung wird in der in
Fig. 16 gezeigten Bauform noch einmal durch einen Spiegel 68 umgeleitet, der optional als
Strahlteiler ausgebildet sein kann und die Beobachtung des Operationsgebietes mit einem
Mikroskop ermaglicht. ’

Die Scaneinrichtung 54 verandert den Einfallswinkel der optischen Achse 60 zum Auge 6, unter
dem die Beleuchtungsstrahlung des Beleuchtungsstrahlengangs 70 auf die Hornhaut 14 einfallt.
Der Beobachtungsstrahlengang 67 sowie dessen optische Achse 61 sind in der
Ausftihrungsform der Fig. 16 nicht verstellbar ausgestaitet, wobei dies natiirlich zum Gewinnen
zuséatzlicher Information optional méglich ist. Der Streulichtkanal 57 wird also entlang der
(feststehenden) optischen Achse 61 des Beobachtungsstrahlenganges verschoben. Im
Beobachtungsstrahlengang 67 ist der Abbildungsoptik 58 ein Bildempfénger 69 nachgeordnet,
der ein Bild des Streulichtkanales 57 aufnimmt, der am Schnittpunkt der Achsen 61 und 60 liegt.
Durch Auswertung des Bildes vom Bildempfanger 69 wird dabei Information tber Grofie und
Lage der Plasmablase 11 gewonnen, wabei eine Intensitédtsauswertung des Bildes in einem
durch die Plasmablase 11 fiihrenden Schnitt oder einer entsprechenden Projektion ein Signal
shnlich der Fig. 15 ergibt.

Fig. 17 zeigt eine weitere Variante der vierten Ausfiihrungsform Fig. 16. Bereits in der Fig. 16
gezeigte Bauteile sind mit gleichen Bezugszeichen bezeichnet und werden nicht noch einmal
erldutert. Die Spaltlampenanordnung 52 der Fig. 17 sieht ebenfalls wie die Bauweise der Fig.
16 einen Beobachtungsstrahlengang 67 vor, dessen optische Achse 61 schrég zur optischen
Achse 62 des Behandlungsstrahlenganges liegt. Im Beobachtungsstrahlengang 67 ist die
Abbildungsoptik 58 einem Bildempfanger 69 vorgeordnet. Es wird jedoch nun keine zuséatzliche
Beleuchtungsstrahlung eingekoppelt, stattdessen wird direkt die an einer Plasmablase 11
gestreute Behandlungsstrahlung bzw. in der Plasmablase 11 erzeugte Strahlung selbst
detektiert. Die Beobachtung erfolgt schrég, um aus dem Signal des Bildempféangers 69 eine
Tiefeninformation ableiten zu kénnen. Zusétzlich ist iber den Strahiteiler 4, der nunmehr nicht

mehr zur Einkopplung dient, eine visuelle Beobachtung mittels eines Mikroskops moglich.
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Fig. 18 =zeigt eine weitere Variante der vierten Ausfiihrungsform. Die eine
Spaltiampenanordnung 52, die als MeReinrichtung in einem laserchirurgischen Instrument 1
dient, entspricht im wesentlichen der Bauweise der Fig. 17, jedoch wird Uber den
Einkoppelstrahiteiler 4 nun ein Beleuchtungsstrahlengang 70 eingekoppelt, der Giber das
Objektiv 56 eine spaltférmige Beleuchtung entlang der optischen Achse 62 der
Behandiungsstrahlung 55 einstahit. Der Einkoppelstrahiteiler 4 fiihrt die optische Achse 60 der

Beleuchtungsstrahlung mit der optischen Achse 62 der Behandlungsstrahlung 55 zusammen.

Dem Einkoppelstrahlteiler 4 ist jedoch eine Beleuchtungsscaneinrichtung 71 vorgeschaltet, die
eine eigenstindige, von der Behandlungsstrahlung 55 unabhéngige Ablenkung der
spaltférmigen Beleuchtung ausfiihrt. Damit kann der Streulichtkanal 57, aus dem durch die
spaltférmige Beleuchtung hervorgerufenes Streulicht in den Beobachtungsstrahlengang 67
gelangt, auch lateral gegentiber dem Fokus der Behandlungsstrahlung verstellt werden. Es laf3t
sich also zusétzlich zu der bei der Bauweise der Fig. 16 erhaltenen Information durch das
Signal des Bildempfangers 69 zusatzlich noch Information iber das Streulichtbild und damit
{iber die Hornhautstruktur seitlich des Fokuspunkts der Behandlungsstrahlung 55 gewinnen.

Selbstverstandlich wird die durch die MeRvorrichtung der dritten oder vierten Ausfiihrungsform
gewonnenen Information Uber Lage bzw. GroRe der Plasmablase 11 zur Steuerung des
laserchirurgischen Instrumentes herangezogen, so dal auch hier eine Online-Kontrolle und

-Regelung erreicht ist.

Fig. 19 zeigt schematisch eine funfte Ausflhrungsform eines laserchirurgischen Instruments,
bei dem eine gepulste Laserstrahlquelle 71 mit einer zur Behandlung des betreffenden
Gewebes hinreichend grofen Pulsenergie, in einer Ablenkeinrichtung 72, die das von der
Laserstrahiquelie 71 kommende Laserstrahlbiindel lateral ablenkt, eine durchstimmbare
Fokussiereinrichtung 73, mit der die Lage des Fokuspunkies in der Tiefe des Gewebes
eingestellt wird, eine Positioniereinrichtung 74 zur Positionierung des zu behandeinden
Gewebes 6 sowie eine Steuereinrichtung 75 zur Ansteuerung der Laserstrahlquelle 71, der
Ablenkeinrichtung 72 und der Fokussiereinrichtung 73 vorgesehen sind. Die Steuereinrichtung
75 steuert die genannten Komponenten an, so daf der Fokus der Laserstrahlung nacheinander
auf reale Zielpunkte ZP’ mit den Koordinaten (x*, y*, z“) fokussiert wird. Dazu missen der
Steuereinrichtung 75 Informationen (iber die Koordinaten (x“, y“,. Z*) von Solizielpunkten ZP zur
Verfiigung stehen. Die Positioniereinrichtung 74 kann je nach Anwendung entfalien oder durch

eine die Grobausrichtung des Gewebes 76 sicherstellende Einrichtung ersetzt werden.

Weiter sind in dem laserchirurgischen Instrument der Fig. 19 ein Energieminderer 77, ein

Detektor 78 und eine Speichereinheit 79 vorgesehen. Die Strahlenergie der gepulsten
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Laserstrahlquelle 71 wird bei in den Strahlengang eingeschaltetem Energieminderer so weit
abgeschwacht, daf der Fokus der Laserstrahlung im Gewebe 76 keine irreversiblen
Veranderungen hervorruft. Das von der Laserstrahlquelle 71 abgegebene Laserstrahibtindet 80
kann somit zum einen als MeBstrahlenbiindel (in einem sogenannten Mefregime) als auch als
Behandlungsstrahlenbiindel (in einem sogenannten Behandlungsregime) in das Gewebe 76
fokussiert gescannt werden. Als Mefistrahlenbiindel bewirkt das Laserstrahlbiindel 80 im realen
MeRpunkt MP abhéngig von den Eigenschaften des Gewebes ein laserinduziertes Signal S,
welches von einem Detektor 78 iiber den (nicht weiter dargestellten) Detektionsstrahlengang
empfangen wird. Die detektierten laserstrahlungsinduzierten Signale S werden vom Ausgang
des Detektors 78 dem Eingang einer Speichereinheit 79 zugefiihrt und in der Speichereinheit
79 gemeinsam mit den Koordinanten (X, y', z') der el;farsten zugehoérigen Mefpunkte MP’
abgelegt. In einer mit dem Ausgang der Speichereinheit 79 verbundenen Komperatoreinheit 81
werden die laserstrahlungsinduzierten Signale S mit dort abgelegten Schwellwerten 8

verglichen.

Dadurch werden digjenigen MeRpunkte selektiert, die als Zielpunkte mit dem
Behandlungslaserstrahl beaufschlagt werden sollen, wenn der Energieminderer 7 ausgeriickt
ist. Dadurch wird das Behandlungsregime festgelegt. Die Koordinaten dieser ausgew&hiten
erfaBten MeRpunkte MP’ werden an die Steuereinrichtung 75 weitergeleitet und stehen zur

Ansteuerung der Ablenkeinrichtung 72 und der Fokussiereinrichtung 73 zur Verfligung.

Eine Transformation der Koordinaten der erfaten MeBpunkte MP’ in Koordinaten der
Sollzielpunkte ist nicht notwendig, da sie auf dasselbe Koordinatensystem bezogen sind. Das
Koordinatensystem (X, v, z') der Messung ist mit dem der Zielpunkte (x; y*, z*) der Messung
sowie dem fiir die Behandlungs-Laserstrahlung eingestellt identisch beziglich des
Bezugspunktes. Eventuelle Abweichungen von dieser Identitédt durch geratespezifische
Toleranzen sind nicht weiter stérend, da sie auf jeden Fall konstant bleiben und damit

ausgeregelt werden kénnen.

Fig. 20 zeigt ein erstes MeRregime zur Abtastung eines Gewebes 76. Béginnend von einem
Startpunkt 88 wird der Laserfokus ‘auf in einem Raster angeordnete MeBpunkie gelenkt.
Unterschiedliche Gewebearten 80a und 80b, die an einer Grenzschicht 91 aneinanderstoflen,
fihren zu unterschiedlich laserinduzierten Signalen S. Jedem Mef}punkt 188t sich anhand des
ausgewerteten Signals S ein Gewebetypus zuordnen. So liegt der MeBpunkt 82a im ersten
Gewebetyp 80a und der Mefpunkt 82b im zweiten Gewebetyp 80b. Daraus (&Rt sich ein
Erwartungsbereich 83 fiir die mdogliche Lage der Grenzschicht 91 ableiten. Dieser Bereich ist in

Fig. 20 von links oben nach rechts unten schraffiert dargestelit. Die Genauigkeit, mit der die
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tatsachliche Lage der Grenzschicht 91 durch den Erwartungsbereich 83 angegeben werden
kann, hingt vom lateralen Rasterabstand 84 und dem normalen Rasterabstand 85 ab.

Das in Fig. 21 dargestelite Mefregime unterscheidet sich gegeniiber dem der Fig. 20 durch

eine hohere Tiefenaufldsung, d.h. durch einen geringeren normalen Rasterabstand 85. Die

~ Lage der Grenzschicht 91 146t sich bei gleichem lateralen Rasterabstand 84 erheblich genauer

bestimmen, wenn die Grenzschicht 91 annahernd parallel zur Oberfléche verlduft und keine
groflen Steigungen aufweist. Je nach vermutetem Verlauf der Grenzschicht 91 kann deshalb
durch asymmetrische Gestaltung der Rasteraufiosung, beispielsweise durch einseitige
Erhohung in nur einer Dimension die Mefgenauigkeit erhoht werden, bzw. durch Verringerung
der Rasterabstinde in den anderen Dimensionen die Anzahi der Mef3punkte 82 und damit die
MeRdauer verringert werden. Die Abtastung eines Volumens hat den Vorteil, alle dort
vorkommenden Strukturen erkennen zu konnen. So werden z.B. Einschlisse 89 genauso.
detektiert, wie die Grenzschicht 91.

Besteht jedoch nur Interesse an der Lage der Grenzschicht 91, kann das Mefiregime zur
Verringerung der MeRdauer verdndert werden, wie in Fig. 22 dargestellt ist, die eine dritte
Variante fiir ein MeRregime zeigt, die mit méglichst wenig MeRpunkien und dennoch hoher
Auflosung den Verlauf einer Grenzschicht 91 abtastet. Die Abtastung beginnt an einem
Startpunkt 88, von dem bekannt ist, da er im ersten Gewebetyp 80a liegt. Im vorbestimmten
Rasterabstand wird dann der Fokus in Richtung der vermuteten Lage der Grenzschicht 91
verschoben und das Signal S ausgewertet. Uberschreitet der Fokus die Grenzschicht 91, andert
sich das Signal S. Die Tiefenkoordinate der Grenzschicht 91 ist an dieser lateralen Position
somit bekannt. Im lateralen Rasterabstand wird dann der Abtastvorgang beginnend in der
gleichen Tiefe an einem neuen Startpunkt 86 forigesetzt. Statt den Fokus aber nun entweder
aufwirts oder abwirts zu bewegen, wird alternierend in grofter werdendem Abstand vom neuen
Startpunkt 86 iiber und unterhalb der erwarteten Tiefenlage der Grenzschicht 91 gemessen.
Dies ist in Fig. 22 durch kleine gebogene Pfeile angedeutet.

Dadurch wird an allen interessierenden lateralen Punkten die Tiefenlage der Grenzschicht 91
bestimmt. Es werden dafiir umso weniger MeBpunkte bendtigt, je besser die vermutete Lage
der Grenzschicht 91 an der neuen lateralen Position mit der tats&chlichen Position
{ibereinstimmt. Erfahrungswerte @iber den Verlauf der Grenzschicht 91 erlauben es also die
Anzahl der benétigten Mefpunkte weiter abzusenken. Solche Erfahrungswerte' liegen
beispielsweise fiir den Verlauf der Bowman’schen Membran vor, die etwa in konstanter Tiefe
unter der Hornhautaulenseite liegt und annahernd sphérisch ist. Nach einigen Mefpunkten 186t
sich daher die vermutete Tiefenlage dieser Membran recht genau vorhersagen, und es sind nur

noch wenige MeRpunkte notig, um die exakte Position zu bestimmen.
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Auch kann bei vielen Gewebestrukturen von einem gleichméaRigen Verlauf ohne
Tiefenschwankungen mit grofler Raumfrequenz ausgegangen werden, so da® eine geringere
laterale Auflssung von ca. 0,4 mm ausreichend sein kann. Ein Bereich von 10 mm
Durchmesser kann dann mit ca. 100.000 Abtastpunkten mit 0,1 mm lateraler Auflésung und 1

pm Tiefenauflésung erfalit werden.

Die geschilderten Auéf[ihrungsformen kénnen besonders vorteilhaft fir das eingangs erwdhnte

Operationsverfahren eingesetzt werden. Dazu kann man die Hornhaut des Auges an einem

‘Kontaktglas durch Ansaugen mit hoher Tiefenauflosung (ca. 1 pm) und geringer lateraler

Aufidsung (z.B. 100 pm) vom Epithel bis zum Endothel Gber den gesamten Bereich, in dem der
chirurgische Eingriff erfolgen soll, vermessen. Bei der fiinften Ausfihrungsform ist dazu der
Energieminderer 77 eingeschaltet, und es werden die Schichten der Hornhaut an mehreren
Positionen in einem lateralen 100 pm Raster im wesentlichen senkrecht zur Hornhautoberflache
abgetastet. Im Detektionsstrahlengang wird dann beispielsweise eine Mehrphotonenfluoreszenz
bei einer geeigneten Wellenlénge, die auf die Unterschiede der unterschiedlichen Schichten
undfoder Grenzschichten sensitiv ist, ortsaufgelost detektiert. Alternativ kann jedes der zuvor
erwidhnten Melprinzipien Anwendung finden.

Aus einer Vielzahl derart gewonnener Tiefenprofile 148t sich dann ein dreidimensionales Abbild
der Schicht der Hornhaut ersteifen. In diesem Abbild 1aft sich die lateral aufgeldste Tiefenlage
der Bowman'schen Membran erkennen, die je nach Schnittfiihrung bedeutsam sein kann. Zur
Behandlung wird dann der Energieminderer aus dem Strahlengang entnommen, so daft bei
erneuter Ausfilhrung des Scanvorgangs der erwiinschie Schnitt unterhalb der Epithelgrenze
ausgefiihrt wird. Das Epithel bieibt dadurch weitgehend unverletzt, so dat der Schnitt nach
einigen Tagen wieder verheilt.

Es kann aber nicht nur das Epithel entlang der Bowman’schen Membran geldst werden,
sondern auch ein tiefer im Stroma liegender Schnitt ist mogtlich. Die Dicke des am Epithel
verbleibenden Stromas kann dabei durch die vorherige Messung genau eingestelit werden,

wodurch eine Beschiadigung oder Verlust des Epithels ausgeschlossen ist.
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Patentanspriiche

1. Vorrichtung zur Messung eines optischen Durchbruches, der in einem Gewebe (6, 14)
unterhalb einer Gewebeoberflache von einer Behandiungs-Laserstrahlung 2) éusgelﬁst wird,
die eine laser-chirurgische Einrichtung (1) in einem im Gewebe (6, 14) liegenden
Behandlungsfokus (11) biindelt, wobei die Vorrichtung einen Detektionsstrahlengang mit einer
Optik aufweist, dadurch gekennzeichnet, dafs die Optik aus dem Gewebe (6, 14) unterhalb
der Gewebeoberflache ausgehende Strahlung in den Detektionsstrahlengang einkoppelt, und
dem Detektionsstrahlengang eine Detektoreinrichtung (4, 3, 9; 39, 40, 41; 58, 59, 60)
nachgeordnet ist, die ein Detektionssignal erzeugt, das raumliche Ausdehnung und/oder Lage

des optischen Durchbruchs im Gewebe (6, 14) anzeigt.

2. Vorrichtung nach Anspruch 1, gekennzeichnet durch eine Beleuchtungsstrahlungsquelle
(5, 29, 53), die Beleuchtungsstrahlung in das Gewebe (14) einkoppett.

3. Vorrichtung nach Anspruch 2, dadurch gekennzeichnet, dai die
Beleuchtungsstrahlungsquelle auch zur Abgabe der Behandlungs-Laserstrahlung (2)

ausgebildet ist.

4, Vorrichtung nach Anspruch 2 oder 3, dadurch gekennzeichnet, daR die
Beleuchtungsstrahlungsquelle  (5) und  der Detektionsstrahlengang  Teil  eines

Interferometeraufbaus (3) sind.

5. Vorrichtung nach Anspruch 4, dadurch gekennzeichnet, dal® der Interferometeraufbau (3)
einen MeRBarm und einen verstellbaren Referenzarm (7, 8) aufweist, wobei die
Beleuchtungsstrahlung in Strahlrichtung eine Koharenzlange aufweist, von der die Aufldsung

abhangt, mit der das Detektionssignal die raumiiche Ausdehnung anzeigt, wobei Interferenz nur

PCT/EP2003/009345
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auftritt, wenn Lange von MeBarm und Referenzarm sich maximal um die Koh&renzldnge

unterscheiden.

6. Vorrichtung - nach Anspruch 4 oder 5, dadurch gekennzeichnet, daf die
Beleuchtungsstrahlungsquelle die Beleuchtungsstrahlung (12) in einen im Gewebe (14)

gelegenen Beleuchtungsfokus (11) biindelt, wobei die Lage des Beleuchtungsfokusses (11) zur

Erzeugung des Detektionssignals verstelibar ist.

7. Vorrichtung nach Anspruch 6, dadurch gekennzeichnet, dafy die Beleuchtungsstrahlung
in einen Lichtweg der Behandlungs-Laserstrahiung eingekoppelt ist, wobei eine verstellbare
Optik (26) verwendet ist, mit der die Divergenz der Beleuchtungsstrahlung ohne Verénderung
der Divergenz der Behandlungs-Laserstrahlung veranderbar ist.

8.  Vorrichtung nach Anspruch 1, 2 oder 3, dadurch gekennzeichnet, daR die
Detektoreinrichtung (39, 40, 41) die aus dem Gewebe ausgehende Strahlung mittels einer
konfokalen Abbildung erfafit.

9. Vorrichtung nach Anspruch 8, dadurch gekennzeichnet, daft die Detektoreinrichtung das
Detektionssignal erzeugt, in dem sie den Fokus der konfokalen Abbildung verstelit,

vorzugsweise entlang einer Strahlrichtung der Behandlungs-Laserstrahiung.

10. Vorrichtung nach Anspruch 8 oder 9, dadurch gekennzeichnet, daRk die Optik (39) des

" Detektionsstrahlenganges dispersiv ausgelegt ist, so dal sie verschiedene spekirale

‘Brennpunkte (45, 46, 47) bei der konfokalen Abbildung aufweist, wobei die Detektoreinrichtung

eine spektral selektive Erfassung der in der konfokalen Abbildung aufgenommene Strahlung

vornimmt, um das Detektionssignal zu erzeugen.

11.  Vorrichtung nach Anspruch 10, gekennzeichnet durch ein mehrkanaliges Spektrometer
(51) zur Aufnahme der Strahlung hinter dem Pinhole.

12.  Vorrichtung nach den Anspriichen 2 und 10, dadurch gekennzeichnet, dal} die
Beleuchtungsstrahlungsquelle (30) mehrere, einzeln betatighare Teilstrahlungsquellen mit
unterschiedlichen spekiralen Eigenschaften aufweist, so daft die spektrale selektive Erfassung

durch sequentielle Betatigung der Teilstrahlungsquellen bewirkbar ist.

13.  Vorrichtung nach Anspruch 1, 2 oder 3, dadurch gekennzeichnet, daft der
Detektionstrahlengang (67) eine optische Achse (61) aufweist, die schrag zu einer optischen
Achse (62, 60) der Behandlungs-Laserstrahlung oder einer Beleuchtungsstrahlung liegt.

PCT/EP2003/009345
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14. Vorrichtung nach Anspruch 13 und 2, dadurch gekennzeichnet, dafl die
Beleuchtungsstrahlenquelle (53) eine Spaltbeleuchtung des Gewebes (14) bewirkt.

15.  Vorrichtung nach Anspruch 13 oder 14, gekennzeichnet durch eine Scanneinrichtung
(54), mit der die Lage der optischen Achse (61) des Detektionsstrahlengangs (67) zur optischen
Achse (62, 60) der Behandlungs-Laserstrahlung oder der Beleuchtungsstrahlung verstellbar ist.

16. Vorrichtung nach einem der obigen Anspriiche, dadurch gekennzeichnet, dal die
Detektoreinrichtung ein MaR fiir die raumliche Ausdehnung und/oder Lage einzelner, durch die
Wechselwirkung erzeugter Streuzentren bestimmt, bevorzugt der Streuzentren in einer

Augenhornhaut.

17. Vorrichtung nach einem der obigen Anspriiche, dadurch gekennzeichnet, da das
Detektionssignal (5) einen Durchmesser einer Plasmablase (11) anzeigt, die durch den

optimalen Durchbruch erzeugt wurde.

18. Vorrichtung nach einem der obigen Anspriche, gekennzeichnet durch eine

Scanvorrichtung (21, 54) zum Abscannen des Gewebes (14).

19. Verfahren zur Messung eines optischen Durchbruchs, der in einem Gewebe unterhalb
einer Gewebeoberfliche von Behandlungs-Laserstrahlung ausgeldost wird, dadurch
gekennzeichnet, dal aus dem Gewebe unterhalb der Gewebeoberflache ausgehende
Strahlung detektiert und daraus ein MaR fir raumliche Ausdehnung und/oder Lage des

optischen Durchbruchs bestimmt wird.

20. Verfahren nach Anspruch 19, dadurch gekennzeichnet, dal® die rédumliche Ausdehnung
und/oder Lage von durch den optischen Durchbruch erzeugter Streuzentren bestimmt wird.

21.  Verfahren nach Anspruch 19 oder 20, dadurch gekennzeichnet, dall die
Beobachtungsstrahlung in das Gewebe einstrahlt und in Form von Riickstreuung aus dem
Gewebe ausgehende Strahlung ausgewertet wird.

22.  Verfahren nach den Anspriichen 20 und 21, dadurch gekennzeichnet, daf die aus dem

Gewebe ausgehende Strahlung interferometrisch detektiert wird.
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23.  Verfahren nach Anspruch 22, dadurch gekennzeichnet, dall aus dem Auftreten einer
interferenz die Lage der aus dem Gewebe ausgehenden Strahlung entlang einer optischen

Achse der Detektion bestimmt wird.

24. Verfahren nach einem der Anspriiche 19 bis 21, dadurch gekennzeichnet, daf} die aus
dem Gewebe ausgehende Strahlung mittels einer konfokalen Abbildung detektiert und die
raumliche Ausdehnung durch Verstellen eines Fokusses der konfokalen Abbildung bestimmt

wird.

25. Verfahren nach Anspruch 24, dadurch gekennzeichnet, da® durch eine dispersive Optik
in der konfokalen Abbildung verschiedene spektrale Brennpunkte erzeugt werden und hinter

einem Pinhole aufgenommene Strahlung spektral ausgewertet wird.

26. Verfahren nach den Anspriichen 21 und 24, dadurch gekennzeichnet, dal® spektral
unterschiedliche Beleuchtungsstrahlung sequentiell eingestrahlt wird und die Aufnahme der aus

dem Gewebe ausgehenden Strahlung sequentiell erfolgt.

27. Verfahren nach Anspruch 19, dadurch gekennzeichnet, daf® die ausgehende Strahlung
entlang einer optischen Achse detektiert wird, welche schrag zu einer optischen Achse liegt,
entlang der die Behandlungs-Laserstrahlung oder eine Beobachtungsstrahlung in das Gewebe

eingestrahlt wird.

28. Verfahren nach Anspruch 27, dadurch gekennzeichnet, daf die Behandlungsstrahlung
spaltformig in das Gewebe eingestrahlt wird.

29. Verfahren nach Anspruch 27 oder 28, dadurch gekennzeichnet, dafl die Lage zwischen
optischer Achse der Detektion und der Einstrahlung verstellt wird, um Information Uber die

raumliche Ausdehnung der Wechselwirkung zu gewinnen.

30. Verfahren nach einem der Anspriiche 19 bis 29, dadurch gekennzeichnet, da ein Maf®
fir die raumliche Ausdehnung einzelner, durch den optischen Durchbruch erzeugter

Streuzentren erzeugt wird.

31. Verfahren nach Anspruch 30, dadurch gekennzeichnetf, dal ein Durchmesser einer

Plasmablase bestimmt wird.

32.  Verfahren zur Vermessung eines transparenten oder halbtransparenten Gewebes, wobei

eine Beleuchtungs-Laserstrahlung in einem Fokuspunkt im Gewebe fokussiert und die‘ Lage
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des Fokuspunkites im Gewebe verandert wird, wozu eine verdnderliche Ablenkung der
Beleuchtungs-Laserstrahlung vorgenommen wird, dadurch gekennzeichnet, dai durch die
Fokussierung induzierte, gewebespezifische Signale detektiert und MeBpunkten zugeordnet
werden, deren Ort im Gewebe jeweils durch die bestimmte Lage des Fokuspunktes definiert ist,
und dal MeRBpunkte herausgefiltert und dadurch Lagen von Grenzschichten und/oder

Einschliissen im Gewebe bestimmt werden.

33.  Verfahren nach Anspruch 32, dadurch gekennzeichnet, dal mittels der herausgefilterten
MeRpunkte Zielpunkte fiir eine nachfolgende Behandlung des Gewebes mittels im Gewebe
fokussierter Behandlungs-Laserstrahlung festgelegt werden.

34. Verfahren nach Anspruch 32, dadurch gekennzeichnet, da® die Behandlungs-
Laserstrahlung mittels derselben optischen Mittel im Gewebe &rtlich veréndert wird, mit denen
auch die Lage des Fokuspunktes der Beleuchtungs-Laserstrahlung veréndert wird.

35. Verfahren nach Anspruch 34, dadurch gekennzeichnet, dall fiir die Beleuchtungs-
Laserstrahlung eine Beleuchtungsstrahlungsquelle verwendet wird, die auch zur Abgabe der

Behandlungs-Laserstrahlung ausgebildet ist.

'36. Verfahren nach einem der Anspriiche 33 bis 35, dadurch gekennzeichnet, da wiederholt

MeRpunkte und Zielpunkte bestimmt werden, wobei an den Zielpunkten jeweils Behandiungs-

Laserstrahlung appliziert wird.

37. Vorrichtung zur Vermessung eines transparenten oder halbtransparenten Gewebes, mit
einer Laserstrahlungsquelle (1), einer Ablenkeinrichtung (2), einer Fokussiereinrichtung (3) und
einer Detektoreinrichtung (8) sowie einer Steuereinrichtung (9), welche die
Laserstrahlungsquelle (1), die Ablenkeinrichtung (2) und die Fokussiereinrichtung (3) so
ahsteueﬁ, daR von der Laserstrahlungsquelle (1) abgegebene Beleuchtungs-Laserstrahiung
{10) von der Ablenkeinrichtung (2) und der Fokussiereinrichtung (3) nacheinander in mehrere
Fokuspunkte (MP) innerhalb des Gewebes (6) fokussiert wird, dadurch gekennieichnet, daf
die Detektoreinrichtung (8) durch die Fokussierung induzierte, gewebesperzifische Signale (S)
an die Steuereinrichtung (9) abgibt und die Steuereinrichtung (9) die Signale (S) MeRpunkten
(MP) zuordnet, deren Ort im Gewebe (6) jeweils durch die Lage des Fokuspunkies definiert ist,
und MeRpunkte (MP’) herausfitert und dadurch Lagen von Grenzschichten und/oder

Einschliissen im Gewebe (6) bestimmt.
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38.  Vorrichtung nach Anspruch 37, dadurch gekennzeichnet, daR die Steuereinrichtung (9)
mittels der herausgefilterten MeRpunkte (MP’) Zielpunkte (ZP) fir eine nachfolgende

Behandlung des Gewebes (6) mittels fokussierter Behandlungs-Laserstrahlung festlegt.

39. Vorrichtung nach Anspruch 38, dadurch gekennzeichnet, daR die Behandlungs-

Laserstrahlung die Ablenkeinrichtung (2) und die Fokussiereinrichtung (3) durchlauit.

40. Vorrichtung nach einem der Anspriiche 37 bis 39, dadurch gekennzeichnet, dafl die
Laserstrahlungsquelle (1) zur Abgabe der Beleuchtungs-Laserstrahlung und der Behandlungs-
Laserstrahlung ausgebildet ist.

41.  Vorrichtung nach Anspruch 40, gekennzeichnet durch einen Energieminderef (7), der
zeitweise im Strahlengang der Laserstrahlungsquelle (1) nachgeschaltet ist und der die
Beleuchtungslaserstrahlung (10) abgibt.
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