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Vorwort

Das vorliegende Buch ist der dritte Band einer dreibéndigen Lehrbuchreihe
zur Medizinischen Physik. Die Buchreihe ist auf der Grundlage der schriftli-
chen Kursunterlagen des Weiterbildungsstudiums ,,Medizinische Physik* an
der Universitdt Heidelberg entstanden. Es handelt sich um das erste um-
fassende deutschsprachige Lehrbuch der Medizinischen Physik.

Der Inhalt der drei Béande orientiert sich am Stoffkatalog der Deutschen
Gesellschaft fiir Medizinische Physik (DGMP). Er erfiillt damit, in Verbin-
dung mit einem entsprechenden Leistungsnachweis und einer dreijihrigen
Berufserfahrung, eine der Voraussetzungen fiir die Weiterbildung, die von der
DGMP zur Erlangung der Fachanerkennung fiir Medizinische Physik gestellt
werden. Der Anerkennungsantrag mufl jedoch individuell bei der DGMP
gestellt werden.

Die drei Bande Medizinische Physik gelten in Zukunft als Arbeitsgrund-
lage fiir die in Blockform angebotenen Weiterbildungskurse an der Universi-
téat Heidelberg. Sie gliedern sich in Band 1: Medizinische Physik: Grundlagen,
Band 2: Medizinische Physik: Medizinische Strahlenphysik und Band 3: Medi-
zinische Physik: Medizinische Laserphysik. Die Spezialisierung auf den Ge-
bieten der medizinischen Strahlenphysik und der medizinischen Laserphysik
begriindet sich durch die Forschungsschwerpunkte innerhalb der Medizini-
schen Physik an der Universitdt Heidelberg. Dariiber hinaus entspricht der
Inhalt der Bande 2 und 3 den Anforderungen an die Zertifizierung der Spezial-
richtungen ,,Medizinische Strahlenphysik“ und ,Medizinische Laserphysik®
der DGMP.

Im bereits erschienenen Band 1: Medizinische Physik: Grundlagen (1999)
sind die Grundlagen aus der Medizin, die fiir die medizinische Physik und
insbesondere fiir die Spezialisierungen ,,Medizinische Strahlenphysik* und
»Medizinische Laserphysik“ von Bedeutung sind, in Darstellungen zusam-
mengefasst, die auf die Vorkenntnisse von Physikern abgestimmt sind. Bei
den Grundlagen aus der Medizin handelt es sich im einzelnen um Anatomie,
radiologische Anatomie, Physiologie und Pathologie. Als Grundlagen aus
den Naturwissenschaften und der Mathematik werden Biochemie, molekulare
Biophysik, Biophysik, Umweltphysik, Genetik, Biomathematik und medi-
zinische Informatik behandelt. Aus dem Gebiet der Medizintechnik werden
die Teilgebiete Biomagnetismus sowie medizinische Akustik und Audiologie



VI Vorwort

dargestellt. Des weiteren wird auf organisatorische, rechtliche und ethische
Grundsétze im Gesundheitswesen eingegangen.

Im ebenfalls bereits erschienenen Band 2: Medizinische Physik: Medizini-
sche Strahlenphysik (2002) ist das Gebiet der medizinischen Strahlenphysik
in Grundlagen, Methoden und klinischen Anwendungen dargestellt. Im ersten
Teil von Band 2 werden die Grundlagen der Kernphysik, die Wechselwirkung
von Strahlung mit Materie, die Konzepte in der Strahlenphysik und Dosi-
metrie, die Messmethoden in der Dosimetrie, die Grundlagen der Strahlen-
wirkungen und Erzeugung von ionisierenden Strahlen zusammmengefasst.
Der zweite Teil von Band 2 bietet eine Darstellung der mathematischen,
physikalischen und technischen Grundlagen der radiologischen Diagnostik.
Dabei werden die Nuklearmedizin, die Ultraschalldiagnostik, die Rontgen-
computertomographie und die Magnetresonanztomographie sowie -spektro-
skopie behandelt. Im dritten Teil von Band 2 wird auf die mathematischen,
physikalischen und technischen Grundlagen der Strahlentherapie eingegan-
gen. Es werden die Bestrahlungsgerite der Teletherapie und die Therapiepla-
nung beschrieben. Der vierte Teil von Band 2 bietet eine Auswahl von The-
men aus der klinischen Radiologie.

Der vorliegende Band 3, Medizinische Laserphysik, gliedert sich in

e physikalische Grundlagen: visuelles System (Kap. 1), optische Komponen-
ten (Kap.2), Beugungsoptik (Kap.3), kohéirente Optik (Kap.4), nicht-
lineare Optik und kurze Laserpulse (Kap. 5), lineare Laserspektroskopie-
methoden (Kap. 6), nichtlineare Laserspektroskopiemethoden (Kap.7),

e medizinisch-optische diagnostische Systeme: konfokale Mikroskopie in der
Genomforschung (Kap. 8), hochauflésende 3D-Lichtmikroskopie (Kap. 9),
Flusszytometrie (Kap. 10),

e moderne Verfahren der Interferometrie und Lasermesstechnik: optische
Datenerfassung und Verarbeitung (Kap. 11), Holographie (Kap. 12), op-
tische Interferometrie (Kap. 13),

e medizinische Lasersysteme und Laserchirurgie: Lasersysteme (Kap.14),
Laser-Gewebe-Wechselwirkungen (Kap. 15), Laser in der Augenheilkunde
(Kap. 16), Laseranwendungen in der Orthopéddie (Kap.17), stereotak-
tische Laserneurochirurgie (Kap.18), Anwendungen der Lasertechnik in
der Zahnarztpraxis (Kap. 19), Lasersicherheit Geriitetechnik: Medizinpro-
duktegesetz und technische Normen (Kap. 20).

Damit wird den Medizinphysikern wie auch den Lasermedizinern eine um-
fassende Darstellung geboten, die auf der Grundlage der physikalischen Prin-
zipien und der gerdtetechnischen Verfahren zu einem vertieften Versténdnis
der vielfdltigen diagnostischen und therapeutischen Einsatzmdoglichkeiten der
medizinischen Laserphysik in der biomedizinischen Forschung wie auch der
klinischen Praxis fiihrt.

An der Uberarbeitung der Manuskripte haben die Mitglieder des Heidel-
berger Graduiertenkollegs Tumordiagnostik und -therapie unter Einsatz drei-
dimensionaler radiologischer und lasermedizinischer Verfahren mitgewirkt.
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1 Das visuelle System des Menschen

J.F. Bille, N.A. Korablinova, U. von Pape, A. Schmitt-Lieb

1.1 Die Optik des Auges

1.1.1 Physiologie des menschlichen Auges

Der dioptrische Apparat des menschlichen Auges besteht aus der durch-
sichtigen Hornhaut (Kornea), den mit Kammerwasser gefiillten vorderen und
hinteren Augenkammern, der die Pupille bildenden Iris, der Linse, die von
einer durchsichtigen Linsenkapsel umgeben ist, und dem Glaskorper, der den
grofiten Raum des Augenapfels ausfiillt (Abb. 1.1).

Seine typische Kugelform erhélt der Augapfel durch eine feste Bindege-
webehiille, deren grofiter Teil durch die Lederhaut (Sklera) gebildet wird.
Nach vorn wird diese von der stérker gew6lbten, durchsichtigen Hornhaut un-
terbrochen. Die Vorderseite der Hornhaut wird sténdig durch Trénenfliissig-
keit benetzt, die wiederum von einem Lipidfilm bedeckt ist. Dies ist wichtig
fiir die optische Qualitdt des Auges, da so die Oberfliche immer glatt ist und
aulerdem kleine Verunreinigungen sofort weggespiilt werden.

Die Iris dient als Aperturblende zur Regulierung der Lichtmenge, die
durch die Pupille in das Auge eintritt. Direkt hinter der Iris befindet sich

Iris : :
Hornhaut Zonulafasern
,? /’, / Sehachse —
Kammer- |
e ’H‘:"-i-_ :i ““T - - Imseghnerv

optische Achse scheide

>~ Sehnerv
Lamina cribrosa

Chorioidea
Sclera

Abb. 1.1. Aufbau menschlichen des Auges [7]
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die Linse. Sie ist an kleinen Ziliarkérpern fixiert, die ihr durch Kontraktion
erlauben, kugelformiger zu werden, und so ihre Brechkraft zu erh6hen. Durch
diese Anderung der Linsenkriimmung (Akkommodation) kann das Auge hin-
sichtlich einer scharfen Abbildung auf verschiedene Entfernungen eingestellt
werden und nicht nur Objekte aus der Ferne, sondern auch aus der Nahe
abbilden.

Der Glaskorper ist ein wasserklares Gel aus extrazelluldrer Fliissigkeit, in
der Kollagen und Hyaluronsaure kolloidal gelost sind.

Die hintere innere Oberféche des Auges wird von der Retina (Netzhaut)
ausgekleidet. Sie ist Tréger der Lichtrezeptoren — Stdbchen und Zapfen —
und iibernimmt die eigentliche sensorische Aufgabe des Auges. Der Raum
zwischen der Retina und Sklera wird durch das Gefifinetz der Aderhaut oder
Chorioidea ausgefiillt, auf der die Netzhaut liegt. Am hinteren Pol des Auges
hat die menschliche Retina eine kleine Grube, die Fovea centralis. Sie ist fiir
das Tageslichtsehen die Stelle des schéarfsten Sehens und normalerweise der
Schnittpunkt der optischen Achse des Auges mit der Netzhaut.

1.1.2 Das optische System des Auges

Das optische System des Auges wird durch Hornhaut, Kammerwasser, Linse
und Glaskorper gebildet. Es entwirft auf der Netzhaut ein umgekehrtes und
verkleinertes Bild. Hierzu miissen die Grofle des Auges und seine gesamte
Brechkraft genau aufeinander abgestimmt sein, damit ein Objekt auf der
Netzhaut scharf abgebildet wird (Kap.1.2.3) [1,7].

Der Brechungsindexunterschied zwischen Luft und der Hornhautoberfla-
che ist am grofiten. Dies bewirkt, dafl die Hornhaut den grofiten Anteil von
etwa 43 dpt der Brechkraft des Auges trigt. Dabei entfallen ca. 49 dpt auf
die Vorderseite der Hornhaut, die Brechkraft an der Hornhautriickseite ver-
mindert diese Brechkraft um 6dpt. Die Linse sitzt ungefihr 5mm hinter
der Hornhaut und besitzt im entspannten Auge eine Brechkraft von 19 dpt.
Diese addiert sich zur Brechkraft der Hornhaut niherungsweise nach der
Gullstrand-Formel' so, dal die Gesamtbrechkraft des menschlichen Auges
insgesamt ca. 59 dpt betrégt.

! Die Gesamtbrechkraft Bgesams von zwei brechenden Flichen kann nach der fol-
genden Formel berechnet werden:

d
Bgesamt = Bl + B2 - BIBZg . (11)

Dabei sind B; und B die Einzelbrechkrifte der brechenden Flichen, d der Ab-
stand der einander zugewandten Hauptebenen der einzelnen Systeme und n der
Brechungsindex des zwischenliegenden Mediums.
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1.1.3 Modelle des menschlichen Auges

Zur Beschreibung der Abbildungseigenschaften des menschlichen Auges wer-
den verschiedene Modelle des dioptrischen Systems aufgestellt, die sowohl
sphérische als auch asphérische Modelle beinhalten [5].

Ein Modell des menschlichen Auges ist das reduzierte Auge, das zur ver-
einfachten Beschreibung der achsennah abbildenden Lichtbiindel verwendet
werden kann (Abb. 1.2). Im reduzierten Auge ist die Dioptrik des Auges fiir
den medizinischen Alltag stark vereinfacht: Die brechenden Elemente des
Auges — Hornhaut und Linse — werden nur durch eine einzige brechende
Fliche dargestellt, und der Knotenpunkt? liegt auf ihrem Kriimmungsmit-
telpunkt. Der Abstand von dem Knotenpunkt bis zur Retina betrigt ca.
17mm [2]. Damit liegt die Gesamtbrechkraft des reduzierten Auges bei ca.
59dpt, wobei der Brechungsindex konstant iiber das Auge (n = 1,336)
angenommen wird.

Ein weiteres Model des menschlichen Auges stellt das schematische Auge
dar. Dieses Model weist schon zwei brechenden Fldchen auf: Die Hornhaut
und Linse werden als zwei getrennte Brechungselemente im Auge dargestellt.
Die optischen Konstanten des schematischen Auges entsprechen einem Durch-
schnittswert fiir erwachsene Européer (Tabelle 1.1). Auf diese Werte werden
die Berechnungen fiir Brillengliser abgestimmt.

Abbildung 1.3 zeigt einen Vergleich der dioptrischen Daten des reduzierten
und schematischen Auges.

= \\\\\
Hauptpunkt :'Z-'-" "\, Knotenpun kt"'t\l"'-.l_

——— ™ v _ wibildseitiger

Objekt- 17 mm I\k I‘S.?_,-mm 17 mm / I,.'Brcnnpunk[
brennpunkt I /

o
ng=1 ' ng=1336

Abb. 1.2. Das reduzierte Auge gibt auf einfache Weise die optischen Eigenschaften

des Systems Bild-Linse-Projektion wieder

2 Der Knotenpunkt ist der Punkt auf der optischen Achse, fiir den gilt, daf Licht-
strahlen, die unter einem bestimmten Winkel auf ihn fallen, bildseitig unter dem
gleichen Winkel austreten.
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Tabelle 1.1. Parameter des Auges

Parameter

Kriimmungsradius (mm)

Vorderfliche der Hornhaut 7,72
Riickfliche der Hornhaut 6,5
Vorderfliache der Linse 10,2
Riickflache der Linse —6
Asphéritit
Vorderfliche der Hornhaut -0,26
Riickflache der Hornhaut 0
Vorderfldche der Linse —3,1316
Riickflache der Linse -1
Dicke (mm)
Hornhaut 0,55
vordere Augenkammer 3,05
Linse 4
Glaskorper 16,4
Brechungsindex
Hornhaut 1,3672
vordere Augenkammer 1,3374
Linse 1,42
Glaskorper 1,336
f
f
1.67 "'\
—r—N_n=4/3
fe 5.55
—16.67 ——16.67——
fe
2222

Abb.1.3. Vergleich zwischen
dem schematischen (oben) und
dem reduzierten Auge (unten)
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1.2 Grenzen der rdumlichen Auflésung des Auges

1.2.1 Aufldsungsvermégen (Visus)

Eine Erfahrung vieler Leute im téglichen Leben ist eine begrenzte Qualitét
des Auges. Als ein natiirliches Maf fiir die Qualitdt des menschlichen Auges
gilt seine Fahigkeit, feine Strukturen in einem Bild zu erkennen, welche Visus
(Visual Acuity) genannt wird. Unter dem Visus versteht man die Sehschérfe
an der Stelle schiirfsten Sehens. Beim photopischen Sehen ist die Sehschérfe
am groften in der Fovea und nimmt zur Netzhautperipherie ab (Abb. 1.4
rechts). Damit spiegelt sich die rdumliche Verteilung der Netzhautzellen wider
(Kap.1.2.4). Beim skotopischen Sehen ist die Sehschirfe im parafovealen
Bereich am grofiten, da dort die Stabchendichte am hochsten ist. An der
Stelle des Sehnervaustritts aus dem Auge ist die Sehschérfe 0 (das ist der
sog. ,,blinde Fleck*).

Es gibt verschiedene Moglichkeiten, die Sehschérfe zu testen und zu klas-
sifizieren. Fiir die Sehschérfenbestimmung werden in den meisten Féllen Tar-
gets (Visual Charts) verwendet, die die sog. Snellen-Tabellen (in Form eines
»E) oder die Landolt-Ringe (in Form eines ,,C*) darstellen (Abb.1.5).

Der Visus V gibt das rdumliche Auflésungsvermogen des Auges wieder
und wird durch folgende Formel definiert

1
V = —[Winkelminuten™'], (1.2)
a

Sehscharfe Sensordichte
[Winkelminuten™] 11000 Zellen / mm?]
1.0 160
0.5 a0

T T T ™0

msa.fI 4IO“' 20° 0 2|0" temlpora.f
d=5um Fovea

Abb. 1.4. Links: Test der Sehschiirfe. Landolt-Ring mit Liicke d und Abbildung

d" auf der Netzhaut (Sehwinkel @ = 1’), K Knotenpunkt. Rechts: Abhingigkeit

der Sehschérfe von der Sensordichte der Netzhaut. Photopische und skotopische

Sehschérfe sowie Zapfen- und Stédbchendichte. Ausgespart der sensorfreie Bereich

des blinden Flecks (Papilla nervi optici, 15° nasal)
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Q

e O wm
¢ O O 2025
O D 20720
o c o 2016
o [V O 200125
=] o [ 010
s o o 2048

C) ] [ a 2006

Abb.1.5. (a) Der Snellen-Buchstabe. (b) Landolt-Ring. (c) Target zur Seh-
schiarfenbestimmung mit Landolt-Ringen

wobei « die Liicke in Winkelminuten ist, die von der Versuchsperson in einem
Reizmuster (z.B. Landolt-Ring) gerade noch erkannt wird (Normalwerte bei
Jugendlichen zwischen 0,8-1,5').

Der Visus héngt von vielen Faktoren ab. W&hrend bei kleinen Pupil-
lengrofien die Sehqualitit durch die Beugungseffekte begrenzt ist (Kap. 1.2.2),
kommen die Aberrationen an den Réndern grofler Pupillen ins Spiel, z.B.
die sphirische Aberration (Kap.1.2.3). Deswegen ist bei einer Pupillengréfie
von ca.3mm, die beim normalen Tageslicht iiblich ist, ein Kompromiss zwi-
schen der Pupillengréfie und den Aberrationen zu erzielen. In Abb. 1.6 ist der
Zusammenhang zwischen dioptrischer, beugungsbegrenzter und rezeptormo-
saiklimitierter Auflosung der Netzhaut fiir den Fall der Abbildung einer Linie
schematisch veranschaulicht.

1.2.2 Einfluss der Beugungseffekten

Die Sehschérfe eines perfekten Auges wird schliefilich durch die Beugungsef-
fekte begrenzt. Eine immer kleinere Pupille, die immer weniger Lichtstrahlen
durchlésst, wiirde einen immer kleineren Punkt auf der Netzhaut erzeu-
gen. Unterhalb einer bestimmten Aperturgrée wird der Punkt jedoch im-
mer breiter, da an den Réndern der Offnung Beugungseffekte auftreten.
Damit bildet eine runde Apertur einen Punkt als ein Muster konzentrischer,
heller und dunkler Ringe ab, in deren Mitte sich ein helles, ausgedehntes
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_ Geometrical
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Abb. 1.6. Line-Spread-Funktion (schematisch)

Abb. 1.7. Intensititsverteilung des Beugungs-
musters an einer runden Apertur. Die Position der
Minima ist angegeben

Lichtscheibchen (Airy-Scheibchen) befindet (Abb.1.7). Der Winkel 6 des
Scheibchens ist durch den Pupillendurchmesser d und die Wellenlénge des
Lichts A bestimmt:

A

—1.222. 1.
4 pi (1.3)
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Dies beeinflufit die maximale Auflosungsgrenze des Auges, da zwei Punkte
nur dann unterschieden werden kénnen, wenn die Summe der beiden Be-
strahlungsflichen zwei deutliche Maxima aufweisen. Nach dem Rayleigh-
Kriterium ist dies dann der Fall, wenn das Maximum der einen genau auf
das erste Minimum des anderen fillt. Die Auflésungsgrenze ist dann durch
den minimalen Winkelabstand, den beide Punkte haben konnen, nach (1.3)
gegeben.

Dementsprechend kénnen also bei einer Pupille von 3 mm Durchmesser
und bei einer Wellenléinge von 555nm, bei der im Tageslicht die hochste
Empfindlichkeit besteht, ca. 47" aufgeldst werden, bei einer Pupille von 4 mm
schon ca. 35".

Theoretisch sollte die optische Giite des Auges bei groferen Pupillen
zunehmen. Jedoch nimmt sie bei gréfleren Pupillenradien nicht so zu, wie
man dies von der Wellentheorie des Lichts erwarten wiirde. Wie Abb. 1.8
zeigt, verbessert sich die Sehschérfe tatschachlich, wahrend die Pupille gréfler
wird. Abhingig von der Beleuchtung erreicht sie ein Maximum bei 3-4 mm
Pupillendurchmesser. Wenn sich die Pupille noch weiter 6ffnet, iiberwiegen
die optischen Aberrationen, die im Randbereich stéirker vertreten sind, und
so wird die gesamte Sehschérfe reduziert. Die Messung der optischen Aberra-
tionen, die als Wellenfrontfehler bezeichnet werden, erklirt diese Tatsache.

In Abb.1.9 wird der Verlauf der mittleren quadratischen Abweichung
fiir die Wellenfront (RMS) abhéngig von der Pupillengrofie am Beispiel von
zwei Augen veranschaulicht. Die RMS erhoht sich stdndig mit der immer
grofler werdenden Pupillengrée. Bei groen Pupillen erreicht die Strehl-Zahl
(Kap. 1.3) kleine Werte und kann nicht mehr als ein niitzliches Maf§ der op-
tischen Qualitdt benutzt werden, weil die dazugehorige PSF (Kap. 1.3) eine
komplizierte Form mit vielen Maxima aufweist. In beiden Féllen handelt
sich im Wesentlichen um normalsichtige Augen. Die Form#nderung der Ab-
weichungen ist jedoch von Patient zu Patient unterschiedlich stark, da die

041

0.2

-0.2

Log Sehscharfe (min-1)
o
> I
o =
o o

Abb. 1.8. Sehschirfe als Funktion des
0.4L1 l 1 L1 Pupillendurchmessers [3]. Die Zahlen

1 . 2 3 4 5 an den Kurven geben die Beleuchtung
Pupillendurchmesser (mm) der Testtafel in mL an
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1,2 P
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Durchmesser der Austrittspupille (mm)

Abb. 1.9. Mittlere quadratische Abweichung der Wellenfront der Augen von zwei
Versuchspersonen in Abhéngigkeit vom Durchmesser der Pupille

Aberrationen im peripheren Bereich der Pupille weitgehende Unterschiede
aufweisen kénnen [12,14].

1.2.3 Abbildungsfehler des menschlichen Auges

Der dioptrische Apparat des Auges ist kein hochwertiges, korrigiertes Linsen-
system, wie es bei modernen optischen Systemen mdoglich ist. Verschiedene
optische Abbildungsfehler (Abberationen?), die durch die Elemente des Auges,
wie die Hornhaut oder die Linse, verursacht werden, fithren zur unscharfen
Abbildung und begrenzen damit die Qualitdt der Abbildung auf der Netz-
haut.

Diese biologischen Unzulénglichkeiten kénnen jedoch durch physiologische
Korrekturmechanismen wieder ausgeglichen werden. Als Beispiel kann die
sphérische Aberration* dienen. In Abb.1.10 ist die longitudinale sphirische
Aberration (LSA) der Hornhaut, der Linse und des gesamten theoretischen
Auges dargestellt. Wie die Abbildung zeigt, besitzt die Hornhaut eine gewisse
sphérische Aberration, die mit der gegenwértigen sphérischen Aberration der
Linse kompensiert wird. Zusétzlich kann auch die Pupille die Randstrahlen
ausblenden und damit die sphérische Aberration physiologisch vermindern.
Auch kurzwelliges Licht wird stérker gebrochen als langwelliges, was unter

3 Optische Aberrationen sind meistens mehr oder weniger regelmiBige Abweichun-
gen, die die optischen Elemente eines realen Systems im Vergleich zu einem idea-
len System haben. Als Beispiele der Aberrationen seien die sphérische Aberra-
tion oder Astigmatismus zu nennen. Die Aberrationen bewirken, daf} sich die
aus solchen Systemen austretenden Wellen deutlich von einer sphérischen Welle
unterscheiden.

4 Bei der sphirischen Aberration werden Randstrahlen stéirker gebrochen als
Strahlen nahe der optischen Achse.
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Abb. 1.10. Longitudinale sphiirische Aberration (LSA) der Hornhaut (Strich
Punkt), der Linse (langer Strich), des gesamten theoretischen Auges (Linie). Die
Werte der LSA fiir das schematische Auge (Punkt) und Van-Meeteren-Auge (Strich
Doppeltpunkt) sind auch dargestellt

dem Begriff chromatischer Aberration bekannt ist. Eine physiologische Kor-
rektur erfolgt hier durch die geringe Blauempfindlichkeit besonders im Be-
reich des schirfsten Sehens.

Bei einem normalsichtigen Auge wird parallel einfallendes Licht auf einen
Punkt auf der Retina fokussiert (Emmetropie). Allerdings ist dies bei sehr
vielen Manschen nicht der Fall. Die wohl am meisten verbreiteten Fehlsichtig-
keiten sind Myopie (Kurzsichtigkeit) und Hyperopie (Weitsichtigkeit). Bei der
Myopie liegt der Brennpunkt parallel einfallender Lichtstrahlen vor der Netz-
haut und bei der Hyperopie dahinter. Die Ursachen dieser beiden Fehlsichtig-
keiten konnen in einer falschen Brechkraft des dioptrischen Systems oder in
der falschen Achsenlinge des Auges liegen. Eine weitere Fehlsichtigkeit, der
sog. Astigmatismus, hingt mit der Fehlkiimmung der Hornhaut zusammen.
Hierbei kommt keine punktformige Abbildung parallel einfallenden Strahlen
auf der Netzhaut zustande. Die Hornhaut ist nicht kugelférmig gekriimmt,
und es herrscht in zwei verschiedenen Achsen eine unterschiedliche Brechkraft.
Diese Refraktionsanomalien, die in der Aberrometrie als Abbildungsfehler
niedriger Ordnung Defokus und Astigmatismus bezeichnet werden, kénnen
mit Hilfe von Brillen oder Kontaktlinsen korrigiert werden [6].

1.2.4 Rezeptorendichte der Netzhaut

Das scharfe Sehen des Menschen ist neben den optischen Aberrationen und
der Lichtbeugung an den Réndern der Pupille auch durch die Grole und die
Dichte der Photorezeptoren auf der Netzhaut begrenzt. Damit spielen auch
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Abb. 1.11. Modell der Photorezeptorenanordnung

Objekt Abbildung
. I\’\P@
Optische Achse F F
M/@
> >
17,2 mm 17,2 mm
>

22,9 mm

Abb. 1.12. Das Modell des reduzierten Auges nach Listing [5]

die Feinheiten des retinalen Mosaiks der Photorezeptoren fiir die Auflésungs-
grenze des Auges eine wichtige Rolle.

Die fiir das Tagessehen zusténdigen Zapfen haben die grofite Dichte in
der Fovea, wihrend die fiir das Sehen bei Dédmmerung und das Nachtsehen
verantwortlichen Stdbchen am dichtesten parafoveal (ca. 15° Sehwinkel aufer-
halb der Fovea) angeordnet sind (Abb. 1.4 rechts). Die Dichte der Photorezep-
toren betrigt in der Fovea ca. 147 000 Zapfen/mm?. Der mittlere Durchmesser
der Rezeptoren liegt bei 2 um, der Abstand zwischen ihnen ist ca.3 pum.

Wir nehmen an, dass die Rezeptoren ungefihr sechseckig und so verpackt
sind, wie in Abb.1.11 gezeigt ist. Laut Nyquist-Theorem ist die maximale
Frequenz, die durch diese Verteilung offenbar unterschieden werden kann,
gleich

fx = (\/38)_1 , (1.4)

wobei S der Abstand zwischen den Rezeptoren ist.

Nach dem Modell des reduzierten Auges (Abb. 1.12) mit dem minimalen
Zapfenabstand in der Fovea S = 2,5 um erhalten wir entsprechend (1.4) fiir
das Auflosungsvermégen der Netzhaut einen Wert von etwa fy = 69 cpd,
d.h., die Bestimmung der Position eines Landolt-C sollte dann moglich sein,
wenn der Abstand 0,4-0,5" betréigt (entsprechend Visus 2,3 oder 20/8).
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1.3 Optische Qualitit des Auges

Ein abbildendes optisches System wie das Auge kann gut mit der linearen
Systemtheorie beschrieben werden. Sind f und g jeweils die Eingangs- und
Ausgangsfunktionen eines linearen Systems, so kann dessen Wirkung durch
einen linearen Operator £ beschrieben werden:

flz,y) =»9(X,Y) = gX,)Y)=L{f(z,y)}. (1.5)

Mit Hilfe des bei linearen Operatoren giiltigen Superpositionsprinzips und
den Eigenschaften der Delta-Funktion gelangt man zu einer Darstellung, die
es ermoglicht, die Antwort des Systems auf ein §-férmiges Eingangssignal zu
definieren:

G(X,Y) =L / / fa o) 6(a — ) 6y — ) da’ dy’

—00 —0O0

- / / @) £48(' — 2) 60y — y)}da’ ' (1.6)

—0o0 —O0

Dabei ist §(z) die Delta-Funktion.

Die Anwendung des linearen Operators auf die Delta-Funktion heifit auch
Impulsantwort. Wie die lineare Systemtheorie hier angewendet werden kann,
héngt wesentlich von der Beleuchtung ab. Man unterscheidet zwei Félle:

e Kohdrente Beleuchtung. Die Objektpunkte werden mit kohirentem Licht
beleuchtet. Das optische System ist dann linear in der Phase. In diesem
Fall nennt man die Impulsantwortfunktion Punktverwaschungsfunktion
(Point Spread Function, PSF).

e Inkohdrente Beleuchtung. Die Objektpunkte werden mit inkohdrentem
Licht beleuchtet. In diesem Fall ist das optische System linear in der
Intensitéit; man spricht von Amplitudenverwaschungsfunktion (Amplitude
Spread Function, ASF).

Ausgehend vom inkoh#renten Fall und unter der Annahme eines raum-
und zeitinvarianten Systems gilt

s06.Y) = [ [ 5 pPSECX - y)dzdy. (1.7)

—0o0 —00

Dies stellt eine Faltung der Objektfunktion mit der Impulsantwort, der PSF,
dar, d.h. ¢ = f ® PSF. Die PSF , verwischt“ das Bild, weil scharfe Linien
oder Punkte mit ihr verbreitert werden, und so wird die Auflésung reduziert
(Abb. 1.13).
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Abb. 1.13. Punktverwachungsfunktionen (PSF) fiir Pupullengréfien von 3, 5 und
7mm Durchmesser ohne Aberrationen

Wendet man nun das bekannte Faltungstheorem der Fourier-Transforma-
tion an, so ergibt sich fiir die Fourier-Transformierte

G(&n) = OTF(&,n)F(En). (1.8)

Dabei bezeichnen F' und G jeweils die Fourier-Transformierten von f bzw.
g. Die Fourier-Transformierte der PSEF wird als optische Transferfunktion
(Optical Transfer Function, OTF) bezeichnet. Eine optische Abbildung kann
also als Filterung im Ortsfrequenzraum verstanden werden.

Da es sich bei der OTF um eine komplexe Funktion handelt, kann sie
in Betrag und Phase aufgeteilt werden. Der Amplitudenanteil (Absolutwert)
der OTF heifit Modulationtransferfunktion (MTF)

MTF (¢, n) = [OTF(¢, )| . (1.9)

Die MTF beinhaltet die Informationen iiber die Wirkung des Systems im
Frequenzraum und ist ein Maf fiir die Kontrastverringung von Raumfrequenz
im Bild durch das System im Vergleich zum Objekt (Abb. 1.14). Analog dazu
nennt man den Phasenanteil der OTF Phasentransferfunktion (PTF). Sie
gibt die relative Phasenverschiebung jedes rdumlichen Frequenzterms an. Die
gesamte OTF kann also folgendermaflen aufgespaltet werden:

OTF = (MTF)e'FTH (1.10)

Die Zusammenhiinge der Fourier-Optik sind in Abb. 1.15 fiir den kohé&renten
und inkohérenten Fall graphisch dargestellt.

FEine weitere wichtige Funktion fiir die Beschreibung der optischen Quali-
tidt eines optischen Systems ist die Strehl-Zahl (Strehl-Ratio). Sie ist der
Quotient aus der maximalen Intensitdit der PSF des aberrierten Systems
und dem entsprechenden Maximum fiir ein ideales System mit denselben
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Abb. 1.14. Modulationtransferfunktionen (MTF) fiir Pupillengréfien von 3, 5 und
7mm Durchmesser ohne Aberrationen
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Abb. 1.15. Fourier-Optik in der kohérenten (A) und inkohédrenten (B) Abbildung
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Eigenschaften, aber ohne Aberrationen (beugungsbegrenztes System®). Fiir
die Berechnung im Fall der kleinen Aberrationen wird oft als Naherung die
Maréchal-Formel genommen

2

S=e7. (1.11)

Dabei bedeutet o2 die Varianz der Phasenaberration in der Pupille.

1.4 Hornhauttopographie

Die Hornhaut ist die am stirksten brechende Flidche im menschlichen Auge.
Mit ihrer Brechkraft von 43 dpt tragt sie fast 73% zur gesamten Brechkraft
des Auges (59 dpt) bei. Deswegen spielt sie eine wichtige Rolle bei der Abbil-
dung eines Objekts auf die Retina, und so haben schon kleine Anderungen
an der Hornhaut eine starke Wirkung auf die Sehqualitét.

Mittels der Hornhauttopographie kann die Form der Hornhaut detailliert
vermessen und ihre optischen Eigenschaften analysiert werden. Sie findet ihre
Anwendung bei refraktiven Eingriffen an der Hornhaut zwecks Sehverbes-
serung (LASIK, PRK). Bei solchen Operationen wird die Hornhautform vor
und nach der Operation vermessen, um die Operationsplanung durchzufiihren,
das Komplikationsrisiko einzuschétzen und die Effektivitit der Operation zu
beurteilen. Sie wird auch zur Abklarung von Sehbeschwerden und zur An-
passung von Kontaktlinsen herangezogen. Andere Gebiete, in denen die Horn-
hauttopographie bendttigt wird, sind die Abschitzung intraokuldrer Ope-
ration (Kataraktoperation), postoperative Uberwachung nach einer Horn-
hauttransplantation (Keratoplastik), Diagnostik und Detektion von patholo-
gischen Hornhautkrankheiten.

1.4.1 Messmethoden

Es existieren verschiedene Methoden fiir die Messung der Hornhauttopogra-
phie, die im Folgenden kurz beschrieben werden. In Tabelle 1.2 sind einige
kommerziell vorhandenen Topographiegerite aufgelistet.

Keratometer (Ophthalmometer). Die einfachste Moglichkeit, den Kriim-
mungsradius entlang einer Achse zu bestimmen, ist der Keratometer [17].
Dabei wird die Eigenschaft der Hornhaut benutzt, da sie einem konvexen
Spiegel dhnlich ist.

® Beugungsbegrenzte Systeme transformieren divergente sphérische Wellen in kon-
vergente, perfekt sphérische Wellen. Sie konvergieren zu einem idealen Punkt auf
der Bildebene (die Mitte des Airy-Scheibchens, Abb. 1.7). Damit ist die Beugung
an den Rindern der Offnung der einzige limitierende Faktor der Bildqualitit in
diesen optischen Systemen.
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Tabelle 1.2. Einige kommerziell vorhandenen Topographiegerite

Messprinzip Gerdtname  Hersteller
Videokeratographie ATLAS Zeiss Humphrey Systems

EyeSys 2000 EyeSys Vision

TMS Tomey Corporation
Slit-Scanning-Photographie Orbscan I  Bausch & Lomb
Rasterphotogrammetrie PAR CTS PAR Vision Systems Corporation
Interferometrie ET-800 Euclid Systems Corporation

Es gibt zwei Arten von Keratometern, die sich in ihrer Arbeitsweise unter-
scheiden: den Keratometer von Helmholtz und den Keratometer von Javal-
Schiotz.

Im Keratometer von Helmholtz wird die Bildgrofle bei konstant gehal-
tener ObjektgroBe gemessen. Bei der Messung werden zwei Marken, deren
Abstand bekannt ist, auf die Hornhaut projiziert und die Strecke zwischen
den virtuellen Bildern gemessen. Diese Strecke kann in den Kriimmungsradius
in diesem Meridian konvertiert werden.

Im Javal-Schictz-Keratometer wird die Bildgrofie konstant gehalten und
die Objektgrofle variiert. Zwei farbige Lichtfiguren werden auf die Hornhaut
projiziert und die Reflexion an einem Schirm beobachtet. Die Figuren werden
so lange verschoben, bis das Reflexionsbild eine bestimmte Grofle erreicht
hat. Danach wird die Strecke zwischen Hornhaut und Objekt auf der Skala
abgelesen und der Kriimmungsradius errechnet.

Der Kriimmungsradius der Hornhaut kann in die Brechkraft P umgerech-
net werden:

p_n 1 _ 1,3375 — 1 _ 0,33757 (1.12)

r r T

wobei P die Brechkraft (in dpt), n der Brechungsindex der gesamten Horn-
haut (n = 1,3375) und r der Kritmmungsradius (in m) ist [10].

Mit einem Keratometer konnen Astigmatismus und Defokus fiir die zent-
rale Hornhautregion von 3 mm Durchmesser ermittelt werden. Die wichtigste
Einschrankung des Keratometers ist die Annahme, dass die Hornhaut eine
sphérozylindrische Form mit gleichem Kriimmungsradius in jedem Meridian
aufweist und die Zylinderachsen sich unter 90° kreuzen.

Videokeratographie. Mit einem Videokeratographen wird im Vergleich
zum Keratometer detailliertere Information iiber einen gréfieren Bereich der
Hornhaut gewonnen [4].

Der Hauptbestandteil eines Videokeratographen ist ein Target, das aus
konzentrisch angebrachten weilen und schwarzen Ringen besteht (Abb. 1.16).
Dieses Target wird beleuchtet und auf die Hornhaut projiziert. So entsteht
ein Hornhautreflex, der mit einer Videokamera aufgenommen wird.
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Abb. 1.16. EyeSys System 2000 — der Videokeratograph von EyeSys Vision

Abb. 1.17. Abbildung der Ringmuster auf der Hornhaut: (a) normale Hornhaut,
(b) astigmatische Hornhaut

Wenn die Hornhaut sphérisch ist, liegen die Ringe auf dem digitalen Bild
konzentrisch und dquidistant (Abb.1.17a). Sie riicken aber néher aneinan-
der und werden schmaler, wenn die Hornhaut steiler wird, was eine gréfiere
Brechkraft der Hornhaut verglichen mit einer Sphére anzeigt. Wenn die Horn-
haut flacher ist, liegen die Ringe auf dem Bild weiter von einander entfernt
und werden dicker. Wenn Astigmatismus vorhanden ist, &ndert sich die Form
der Targetringe zu einer elliptischen Form (Abb. 1.17b). Lokale Anderungen
der Hornhautform, wie z.B. Irregularititen, verursachen Verzerrungen in den
Regionen, in denen sie vorhanden sind.

Zur Rekonstruktion der dreidimensionalen Hornhautform aus dem zwei-
dimensionalen Digitalbild wird ein mathematischer Algorithmus mit einigen
Annahmen benutzt. Die Grole und Verzerrung der Ringmuster auf der Horn-
haut sind der Ausgangspunkt fiir die Rekonstruktion der Hornhautform. Die
Position der Ringe relativ zum Zentrum des Ringmusters bestimmt die ra-
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diale Strecke. Die Grofie der Ringe und die Strecke zwischen den Ringen
bestimmen den Kriimmungsradius.

Die Genauigkeit und Reproduzierbarkeit der Videokeratographen liegt
innerhalb von 0,25 dpt fiir die zentrale Hornhaut. Die Auflésung ist durch die
Anzahl von Messpunkten bestimmt, die durch die Ringanzahl und die Zahl
der Meridiane, in denen ihre Position analysiert wird, festgelegt ist.

Die Videokeratographen haben ein relativ groles Messfeld auf der Horn-
haut (8-10mm im Durchmesser), aber ihnen fehlen Messdaten fiir den zent-
ralen Bereich der Hornhaut (1,5mm oder mehr), da zum einen die Video-
kamera in der Mitte des Ringmusters angebracht wird und zum anderen die
Ringe nicht beliebig klein gemacht werden kénnen. Dies erfordert eine Ex-
trapolation und Approximation der Messdaten in dieser Hornhautregion. Die
dabei verwendeten mathematischen Modelle sind angemessen fiir eine nor-
male Hornhaut, kénnen aber einen méglichen Fehler bei einer abnormalen
oder postoperativen Hornhaut verursachen.

Die Videokeratographie ist die am weitesten verbreitete und am meisten
benutzte Messtechnik der Hornhauttopographie in der klinischen Praxis.

Slit-Scanning-Photographie. Bei dieser Methode wird ein schmaler Licht-
strahl einer Spaltlampe verwendet, um in einem Meridian ein lokales Profil
der Hornhautfliiche zu messen®. Dabei tasten zwei Spaltlampen das Auge ab,
die um einen Winkel von 45° links und rechts von der Instrumentachse posi-
tioniert sind. Das diffuse Streulicht aus der Hornhaut wird mit einer Kamera
aufgenommen und dazu benutzt, die Hohendaten zu berechnen. Insgesamt
werden 40 Aufnahmen (20 von rechts und 20 von links) gemacht, und danach
wird diese Reihe von ,,Hornhautschnitten“ zusammengefiihrt, um die Horn-
hautform zu rekonstruieren. Zusétzlich kann auch die hintere Hornhautfliche
gemessen und damit die Hornhautdicke ermittelt werden.

Einschrénkungen dieser Technologie sind die relativ lange Messzeit (1,5 ),
die fiir die Bildaufnahmen benétigt wird, und mogliche Storungen durch Au-
genbewegungen.

Rasterphotogrammetrie. In diesen Systemen wird ein Gitter auf die Horn-
haut projiziert und das diffus gestreute Licht aus einem bekannten Winkel
detektiert [15]. Da die normale Hornhaut transparent ist und somit kaum
Licht streut, wird ein Fluoreszin auf den Trennfilm der Hornhaut aufgetra-
gen und eine anregende Beleuchtungsquelle benutzt, um Gittermuster auf
der Hornhaut zu erzeugen. Die topographische Hohe (Erhebung) wird aus
der Gitterverzerrung berechnet, indem die Verschiebungen der Gitterpunkte
auf der Hornhautoberfliche gegeniiber ihren Positionen aus der Referenz-
aufnahme (Projektion des Gitters auf eine ebene Fliche) bestimmt werden

% Die ausfiihrliche Information iiber Orbscan II kann im Internet gefunden werden:
http://www.orbscan.com
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Gitterprojektion
auf eine ebene Fliche auf eine Hornhaut

Abb. 1.18. Das Prinzip der Rasterphotogrammetrie. (Die Abbildung ist aus [4]
entnommen)

(Abb.1.18). Die Anzahl der Messpunkte ist durch die Anzahl von Gitter-
punkten begrenzt.

Das Benutzen von Fluoreszin bei der Messung ist nicht ganz ideal, da
nicht bekannt ist, wie es die normale Dicke und Verteilung des Trennfilms
auf der Hornhaut verdndert.

Moiré-Interferometrie. Zwei Serien von parallelen Linien werden aus ver-
schiedenen Winkeln auf die Hornhaut projiziert (Abb.1.19). Die Abbildung
des linken und rechten Projektionssystems auf der Hornhaut stellt eine Reihe
von gekriimmten Linien dar, die von einer Kamera aufgenommen und mitein-
ander iiberlagert werden, wodurch Moiré-Interferenz auftritt. Ringférmige
Linien, deren Breite durch die rdumliche Frequenz des Liniengitters bestimmt
ist, stellen die Linien gleicher Hohe dar und kénnen ohne Rekonstruktion
durch mathematische Modelle direkt angezeigt werden [9].

Wellenfrontanalyse mit dem Hartmann-Shack-Sensor (HSS). Das
Patientenauge wird so positioniert, dass eine ebene Wellenfront mit Hilfe
eines Objektivs im Kriimmungsmittelpunkt der Hornhaut fokussiert wird
(Abb. 1.20). Weist die Hornhaut eine ideale sphérische Form auf, werden die
Strahlen an jedem Punkt der Hornhaut in sich selbst zuriickreflektiert, und
auf einem CCD-Chip liegen die Fokuspunkte von jeder Sublinse eines Linsen-
arrays dquidestant. Falls Abweichungen von der sphérischen Form auftreten,
werden sie in der Wellenfront gespeichert, und auf dem CCD-Chip kénnen
die Verschiebungen der Fokuspunkte beobachtet werden. Aus einem mit einer
Videokamera aufgenommenen Muster werden Verschiebungen der Fokuspunk-
te einer aktuellen Wellenfront gegen die Fokuspunkte einer ebenen Wellen-
front bestimmt, die in diesem Fall eine Referenz darstellt, und aus diesen Ver-
schiebungen wird die aktuelle Wellenfront und die Hornhautform rekonstru-
iert. Eine ausfiirliche Beschreibung des Hartmann-Shack-Wellenfrontsensors
[11] ist in Kap.1.5.1 zu finden.
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linkes Projektionssystem rechtes Projektionssystem
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Uberlagerung von zwei
Gitterprojektionen
penerierl Moiré Inlerferens

ringfirmige Linien stellen
die Linien gleicher Hohe dar

Abb. 1.19. Das Prinzip der Moiré-Interferometrie. (Die Abbildung ist aus [4] ent-
nommen)

CCD-Chip Linsenarray Objektiv

cbene Wellenfront ideale Sphiire

o e gktuelle Wellenfront

Abb. 1.20. Das Prinzip der Hornhauttopographiemessung mit einem Hartmann-
Shack-Wellenfrontsensor
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1.4.2 Darstellung der Hornhauttopographie

Die Hornhauttopographie wird als eine Karte in zwei Dimensionen dargestellt
und die dritte Dimension (Kriimmung, Erhebung, Brechkraft, usw.) mit Farbe
so kodiert, dass Bereiche mit gleichen Werten gleiche Farbe haben (Abb. 1.21).
Die Farbpalletten variieren von einem Gerét zum anderen, was einen direkten
Vergleich der Daten oft erschwert.

Es gibt eine Anzahl von Ansichten und statistischen Indizes, mit denen
die Hornhautform beschrieben wird und die Informationen beziiglich opti-
scher Qualitidt der Hornhaut und der Sehqualitét liefern [8]. Es besteht aber
keine eindeutige Ubereinstimmung zwischen den Ansichten- und Indexbe-
zeichnungen bei verschiedenen Herstellern.
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Abb. 1.21. Axiale Ansicht einer Hornhaut

1.4.3 Ausblick

Der Anstofl fiir eine préizise und detaillierte Darstellung der Hornhautto-
pographie wurde durch die rasche Entwicklung der refraktiven Chirurgie
gegeben, und heute ist die Hornhauttopographie ein wichtiger Bestandteil
der Hornhautdiagnostik geworden.

Moderne Hornhauttopographen liefern sowohl qualitative als auch quan-
titative Information iiber die Hornhautform fiir einen groflen Bereich der
Hornhaut, und Computerprogramme erméglichen es, einen geplanten chirur-
gischen Eingriff zwecks Sehkorrektur zu simulieren oder die Kontaktlinsen
auf die Hornhautform anzupassen.

Die Hornhauttopographie erlaubt ein besseres Verstdndnis des Zusam-
menhangs zwischen der Hornhautform, der optischen Aberrationen und der
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Sehqualitét. Oft hilft sie festzustellen, ob Probleme und Sehbeschwerden an
der Hornhaut oder an der inneren Augenoptik liegen.

1.5 Aberrometrie

Die Aberrometrie ist eine neue Methode zur Vermessung der optischen Fehler
des Auges [13]. Sie kann dabei nicht nur klassische Refraktionswerte wie
Sphére und Astigmatismus mit zuvor unerreichter Genauigkeit messen, son-
dern auch die Refraktion iiber die Pupille ortsaufgelost bestimmen. Dies
kann dann in Aberrationen héherer Ordnung wie Koma, sphérische Aberra-
tionen hoherer Ordnung oder Dreiwelligkeit angegeben oder als Wellenfront
dargestellt werden.

Bei der Aberrometriemessung wird die Form einer Wellenfront nach Aus-
tritt aus dem Auge gemessen, wie sie ausgehend von einem Lichtpunkt auf
der Netzhaut das ganze Auge durchquerend entsteht.

Hierdurch werden die gesamten Aberrationen des optischen Systems auf-
genommen, unabhingig von ihrer Entstehungsursache. Auf die Quelle der
Aberrationen (z.B. Hornhautform, Linsenform, Augenlinge) kann dabei je-
doch hochstens indirekt geschlossen werden. Dies ist aber kein grofier Nachteil,
da dieses Wissen fiir eine Operation zur Korrektur der Sehfehler nicht notig
ist.

1.5.1 Messmethoden

In den letzten Jahren haben sich Wellenfrontsensoren zur Vermessung der
Aberrationen des menschlichen Auges durchgesetzt. Dabei gibt es drei ver-
schiedene Arten von Wellenfrontsensoren, die in verschiedenen Ausfithrungen
auf dem Markt erhéltlich sind:

e Tscherning-Aberrometer (WaveLight, Schwind),
e Ray-Tracing-Gerite (TRACEY),
e Hartmann-Shack-Sensoren (z.B. Bausch & Lomb, VISX, Zeiss).

Tscherning-Aberrometer. Abbildung 1.22 zeigt schematisch die Funk-
tionsweise eines Tscherning-Aberrometers. Ein Laserstrahl wird durch eine
Aperturmaske in viele Teilstrahlen zerlegt. Diese Teilstrahlen werden dann
durch das Auge auf die Netzhaut abgebildet. Mit einer Ophthalmoskoplinse
kann das Bild auf der Netzhaut betrachtet und die Form des Punktmusters
mit dem urspriinglichen Aperturmuster verglichen werden. Aus der Abwei-
chung vom Idealbild wird so auf die Aberrationen des Auges geschlos-
sen.
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Aberroskoplinse

2}
Netzhautbild

Abb. 1.22. Tscherning-Aberrometer

Ray-Tracing-Sensor. Abbildung 1.23 stellt die Funktionsweise eines Ray-
Tracing-Sensors dar. Bei diesem Verfahren wird mit einem diinnen Strahl an
verschiedenen Positionen paraxial ins Auge gestrahlt. An jeder Einstrahlpo-
sition wird mit einem PSD (Positioning Sensing Detector) die Auftreffposi-
tion auf der Netzhaut bestimmt. Bei einem Auge mit perfekter Optik treffen
alle Strahlen an die gleiche Stelle, bei aberrierten Augen sind die Punkte
gegeneinander verschoben. Aus den Verschiebungen kann nun auf die Aber-
rationen des Auges geschlossen werden.

+
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Abb. 1.23. Ray-Tracing-Sensor
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Hartmann-Shack-Sensor (HSS). Der am weitesten verbreitete Typ von
Wellenfrontsensoren in der Augenheilkunde ist der Hartmann-Shack-Sensor
(Abb. 1.24), weshalb er hier auch etwas ausfiihrlicher erldutert wird.

Bei diesem Sensor wird mit einem Laser oder einer Superluminiszenzdiode
(SLD) ein Lichtpunkt auf die Netzhaut projiziert. Dieser Lichtpunkt dient
als Lichtquelle fiir die eigentliche Messung. Ausgehend von diesem Punkt
durchqueren Strahlen das Auge und verlassen es durch die Hornhaut. Die
Wellenfront des Strahls vor dem Auge wird nun mit dem Sensor gemessen [11].

Der Sensor selbst besteht aus einer Anordnung von Mikrolinsen, in deren
Brennebene sich eine Kamera (CCD) befindet. Jede Mikrolinse fokussiert
einen Teil des Strahls auf den CCD-Chip. Die Position des Fokuspunkts héngt
nun von dem Einfallswinkel des Strahls ab (Abb. 1.25).

Je stéirker die Wellenfront geneigt ist, desto stérker verschiebt sich der
Fokuspunkt aus der optischen Achse. Aus der Betrachtung der Gesamtheit
aller Einzelverschiebungen kann nun auf die Form der Wellenfront geschlossen
werden. Die Verkippung an der Position der Mikrolinse ist nun gerade
d = ftan(a).

kollimierter Strahl

Abb. 1.24. Hartmann-Shack-Sensor

Abb. 1.25. Die Position des Fokuspunkts héngt von der Steigung der Wellen-
front ab
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1.5.2 Darstellung der Ergebnisse

Die Darstellung der Ergebnisse erfolgt bei den verschiedenen Geréten in sehr
dhnlicher Weise. Hier werden am Beispiel des WaveScan die verschiedenen
Groflen vorgestellt.

Abbildung 1.26 zeigt den Ergebnisbildschirm des WaveScan, der die wich-
tigsten Ergebnisse zusammenfasst. In der obersten Zeile werden die klassi-
schen Refraktionswerte fiir eine wihlbare Pupillengréfie (hier 4 mm) ange-
zeigt. Da die Werte von der Pupillengréfie abhéingen kénnen, kann die Anzeige
fiir Pupillengréen von 3—6 mm verdndert werden. Standardméfig wird dabei
eine 4-mm-Pupille angezeigt, da dieses etwa der natiirlichen Pupillengréfie
bei Tageslicht entspricht und so die Ergebnisse mit denen von klassischen
Refraktionsmessungen verglichen werden kénnen. Dazu werden 4 Abbildun-
gen angezeigt, die eine Ubersicht iiber die Messergebnisse geben. Oben links
befindet sich eine Wellenfrontkarte der Gesamtaberration, darunter eine Ab-
bildung der Wellenfrontfehler hoherer Ordnung, also nach Korrektur von
Sphéire und Astigmatismus. Rechts oben werden die Zernike-Koeffizienten
angezeigt, und darunter wird ein Bild der Punktverwaschungsfunktion (Point
Spread Function, PSF) widergegeben.

About | Acquire Review | Treat | Utilities | NWavesi=)
T fmmvee o 0S:1.070S 1.50DCx1° @125 mm (5.75 Fux Calc)
| = = 24-Jul-2003 16:25 W= Cor: 575 mm A gk Drde18.9%
EF Shur (O 2.28 il e [ Uoe (e oeal
Fatient 4a va: nily Mup B by # 28

High Dirden Adnaralmmes = Lo hIEE FI Bl [ 1A

Fahent|:

FatientMass

Firnz Crr | 052

| Pupil Size "o B Tl
C Imn
A

T oamm

* imn
= e Pupil

L viow U j
& eaiize| B [ | L | S ——
@ ®
Ew o | [ w wl| s =]l = | w | 1S
: ®i MAKE TUINGS [ 1EAR
For Help, press FL [10-AUg-2003 11:53 Treak:  we s Horchweore: TSI

Abb. 1.26. Darstellung der Aberrationen im WaveScan-Programm
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Zernike-Koeffizienten. Aus den Messdaten werden in einem ersten Schritt
die ersten 27 Zernike-Koeffizienten berechnet. Sie geben an, wie stark die
einzelnen Zernike-Polynome (s. Kap. 1.6) an der Wellenfront beteiligt sind.
Hierdurch kénnen die optischen Fehler in Arten wie Koma und sphérische
Aberration hoherer Ordnung aufgeteilt werden.

In der hier gewéhlten Darstellung (Abb. 1.26, rechts oben im Bild) werden
gleichartige Zernike-Koeffizienten durch Beriicksichtigung ihrer Winkeleigen-
schaften zusammengefasst (z.B. die zwei Koma-Terme). Der Winkel ist hier
rechts neben den Betridgen graphisch dargestellt.

Aus den Zernike-Koeffizienten kénnen alle anderen Groflen hergeleitet
werden. Sie beinhalten alle Informationen der Wellenfront, sind aber relativ
schwierig zu deuten.

Wellenfrontkarte (Acuity Map). Die Wellenfrontkarte gibt die Abwei-
chung in um zwischen der gemessenen und einer perfekt ebenen Wellenfront
an, welche als Ideal angesehen wird. Das Koordinatensystem ist dabei so
gewihlt, dass sie eine Draufsicht auf das Auge des Patienten bietet.

Der Mittelpunkt der Darstellung (Abb. 1.26, links im Bild) wird als Ref-
erenz genommen und ist daher immer griin. Liegt die Wellenfront im Auflen-
bereich zuriick, so wird dies auf der Karte mit Blautonen dargestellt, eilt sie
voran, so wird dies mit Rotténen dargestellt.

Bei Kurzsichtigkeit liegt daher eine Rotfirbung des Auflenbereiches vor,
bei Weitsichtigkeit eine Blaufirbung. Alle Hohenangaben sind dabei in pm.

Die Gesamtwellenfront wird meistens von Sphére und Astigmatismus do-
miniert, der Anteil der h6heren Ordnungen am Wellenfrontfehler betrégt in
diesem Beispiel gerade 12,3% (,,High Order*). Daher wird im unteren Bild der
durch hohere Ordnungen verursachte Wellenfrontfehler noch einmal getrennt
dargestellt.

Die Wellenfrontkarte ldsst auch schon eine Abschétzung auf die Behand-
lung zu. Ndherungsweise muss bei einer LASIK das Dreifache der Wellen-
fronthéhe an Hornhautmaterial entfernt werden, um den Sehfehler zu korri-
gieren (bei gleicher Behandlungsgréfie). Das Entfernen von 1 um Hornhaut-
gewebe dndert in diesem Volumen die Brechkraft von n ~ 1,33 auf n = 1 und
verkiirzt den optischen Weg damit um etwa 0,3 um.

RMS. Die mittlere Stirke des Wellenfrontfehlers wird als RMS-Wert (RMS:
Root Mean Square) angegeben. Im Beispiel in Abb. 1.26 befinden sich rechts
iiber den Bildern die RMS-Werte. Sie geben die mittlere quadratische Abwei-
chung der Wellenfront von einer ebenen Welle in um an. Dies kann als schnell
iiberschaubares Mafi genommen werden, um die Stéirke verschiedenartiger
Wellenfronten zu vergleichen.

Zur Orientierung: 0,8 D reine Sphére rufen einen RMS von etwa 1um
hervor. Bei einem durchschnittlichen Auge liegt der durch die hoheren Ord-
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nungen verursachte RMS etwa zwischen 0,15 um und 0,3 um. Ubersteigt der
RMS diese Werte deutlich, so wird die Sehfihigkeit eingeschriankt.

PSF. Die Punktverwaschungsfunktion (PSF: Point Spread Function) gibt
an, wie ein Punkt aus dem Unendlichen durch die Optik des Auges auf die
Netzhaut abgebildet wird (Abb. 1.27). Das Bild entspricht also dem Bild eines
Sterns auf der Netzhaut. Um dieses Bild zu interpretieren muss man sich klar-
machen, dass eine Sehstirke von 100% einer Auflésung von 1 Bogenminute
gleichkommt. Die Grofle des abgebildeten Punkts lédsst also direkte Abschiéit-
zungen der maximalen Sehstéirke zu. Da die weitere Bildverarbeitung auch
fiir Netzhaut und Gehirn noch eine grofie Rolle spielt, kann allerdings nur
eine grobe Abschitzung gegeben werden.
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Abb. 1.27. Punktverwaschungsfunktion (PSF)

Effective Blur. Eine weitere Moglichkeit zur Abschétzung der Wirkung
der Aberrationen auf die Sehfihigkeit bietet der ,Effective Blur® (effektive
Unschirfe). Er gibt an, durch welche Sphére eine entsprechende Punktver-
waschung entstehen wiirde, und ist damit ein weiteres einfaches Maf fiir die
Stéarke des Wellenfrontfehlers. Er ist besonders anschaulich, da er den Fehler
mit der klassischen Refraktion vergleicht, deren Auswirkung bekannt ist.
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1.6 Wellenfrontbasierte Optimierung
der optischen Abbildung des menschlichen Auges
mittels refraktiver Laserchirurgie

1.6.1 Einfiihrung

Analyse der im menschlichen Auge vorhandenen Aberrationen.
Man teilt die Aberrationen des menschlichen Auges in sog. Zernike-Polynome,
um diese vereinfacht darstellen zu kénnen. Es wird zwischen Aberrationen
hoherer und niederer Ordnung unterschieden. Die einzelnen Zernike-Koeffi-
zienten, multipliziert mit den entsprechenden Zernike-Polynomen, werden
addiert und bilden so die Summe der Aberration des einzelnen Auges. In
Abb. 1.28 werden die Polynome der 0.-5. Ordnung graphisch dargestellt. Ge-
messen und veranschaulicht werden die Abbildungsfehler mit einem Aber-
rometer.

Zernike Polynome__ 0. bis 5. Ordnung

Miedrige
Ordnung

Hohere
Ordnung

Abb. 1.28. Darstellung der Zernike-Polynome

Anwendungsweise eines Aberrometers. Das Aberrometer dient beson-
ders der Messung von Aberrationen hoherer Ordnung des menschlichen Auges,
die oft neben Aberrationen niederer Ordnung wie Defokus und Astigmatismus
ebenfalls die Qualitit eines Bildes wesentlich beeinflussen konnen. Diese Ab-
bildungsfehler haben eine Wellenfrontdeformation zur Folge, die graphisch
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Wie wirken sich Aberrationen
auf die Sehscharfe, den Visum aus?
Spharische
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Abb. 1.29. Wirkung der Aberrationen auf die Sehschérfe, den Visus

im Gerét dargestellt werden kann. Das Mafl der Aberration wird fiir jeden
Punkt iiber die gesamte Weite der Pupille festgestellt. Diese diagnostische
Information kann an den Excimerlaser weitergegeben werden, der damit fiir
jeden einzelnen Punkt der optischen Oberfliche ein entsprechendes Abtra-
gungsprofil fiir die Operation festlegt.

Die Zernike-Polynome verdndern die retinale Sehschérfe in der Summe
und wirken sich daher unterschiedlich stark auf die Sehschéirfe aus. Wie
Abb. 1.29 zeigt, wird das Sehzeichen zwar erkannt, erscheint aber deutlich
verzerrt. Das bedeutet, dass ein Objekt je nach Art und Grole der Aberra-
tionen deutlich in der Gestalt verdndert werden kann.

Die Operationsmethode. Die Laser-in-situ-Keratomileusis (LASIK) ist
das derzeit fortgeschrittenste Verfahren zur Korrektur von Fehlsichtigkeiten.
In der Kombination aus mikrochirurgischer Schnitttechnik und Gewebever-
dampfung durch den Excimerlaser werden besonders rasche und genaue Er-
gebnisse erreicht. Die Vorteile der LASIK sind ein grofier Korrekturbereich,
eine schnelle Regeneration der Sehschérfe, eine schmerzfreie Heilphase, sowie
stabile Ergebnisse.

Nach Abdeckung der Lider und Betdubung durch Augentropfen wird zu-
nichst eine diinne Hornhautlamelle (Flap) mit einem sog. Mikrokeratom
geschnitten und angehoben. Danach wird das darunter liegende Korneagewe-
be mit dem Laser passend modelliert. Sobald der Flap wieder in das Bett
zuriickgelegt wird, saugt er sich in wenigen Minuten an und verbindet sich in
einigen Tagen wieder fest mit der Unterlage.

Wirkungsweise eines Excimerlasers. Mit Hilfe extrem hoher Energie
ultravioletten Lichts wird eine bestimmte Menge von Hornhautgewebe durch
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Verdampfung abgetragen und somit die Kriimmung der Corneaoberfliche
verdndert.

Der Excimerlaser benutzt ein Fluorid-Argon-Gasgemisch in einer ver-
spiegelten Rohre, um ultraviolette Lichtstrahlung zu erzeugen. Dieser Licht-
strahl extrem hoher Energie hat die Fahigkeit, Molekiilverbindungen aufzu-
brechen, Gewebezellen zu verdampfen und mikroskopisch diinne Schichten
abzutragen, ohne unmittelbar benachbarte Zellen zu beeintrichtigen. Hier-
durch ist es also moglich, eine beliebig grofie und bis zu 1/1000 mm genaue
Anderung der Hornhautoberfliiche zu erreichen.

Konventionelle und wellenfrontgesteuerte LASIK im Vergleich. Vor
jeder refraktiv-chirurgischen Korrektur erfolgt zuniichst eine intensive Beur-
teilung der Augen mit einer Vielzahl von Spezialuntersuchungen. Der Un-
tersucher nimmt eine subjektive Refraktionsbestimmung vor, um die best-
mogliche Sehleistung des Patienten ermitteln zu kénnen. Des weiteren wer-
den noch folgende Messungen herangezogen: eine objektive Refraktion (meist
bei Zykloplegie), die Refraktion des Aberrometers (bei genau definiertem
Pupillendurchmesser), sowie eine Topographie der Korneaoberfliche und die
zentrale Korneadicke. Diese Ergebnisse werden in einen prézisen Operations-
plan umgesetzt und der Termin fiir den Eingriff nach einem ausfiihrlichen
Gespréch festgelegt.

Die Korrektur des Auges kann auf zwei unterschiedliche Abtragungsarten
des Excimerlasers erfolgen. Man bezieht sich bei der konventionellen LASTK
auf die subjektive Refraktionsbestimmung und richtet sich nach genauen
Nomogrammen des Laserherstellers. Das Endrefraktionsziel kann der Opera-
teur bei der konventionellen LASIK mit dem Patienten zusammen festlegen.
Dies kann beispielsweise sinnvoll sein, um einem presbyopen Patienten das
Sehen im Nahbereich zu erleichtern.

Die wellenfrontgesteuerte LASIK erfolgt nach Messungen mit dem Aber-
rometer. Ziel der wellenfrontgesteuerten LASIK ist die bestmégliche Fernkor-
rektur des Patienten. Mit Hilfe des Aberrometers kann die Refraktion iiber
die gesamte Weite der Pupille ortsaufgelost punktuell vermessen werden.
Dadurch wird die Hohe der Aberrationen des Auges ermittelt. Diese dia-
gnostischen Informationen gehen in das Abtragungsprofil des Excimerlasers
ein, sodass die optische Oberfldche préizise optimiert werden kann.

Sind nur geringfiigige Aberrationen hoherer Ordnung zu messen, wird
fiir den Patienten kein wesentlicher Vorteil durch die wellenfrontgesteuerte
LASIK zu erreichen sein. In diesem Fall wird in der Regel die konventionelle
LASIK Anwendung finden.
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1.6.2 Die wellenfrontgesteuerte LASIK
Auswahl eines geeigneten Patienten

Ausschlusskriterien. Die wellenfrontgesteuerte LASIK ist ein neues opera-
tives Verfahren in der refraktiven Chirurgie, welches noch nicht bei jedem
Patienten Anwendung findet. Da man noch nicht aus einem umfangreichen
Erfahrungsschatz schopfen kann, wird diese Methode nur im Bereich niederer
Fehlsichtigkeiten, insbesondere niederer Myopie verwendet. Die retinale Seh-
schirfe des Auges sollte mindestens 100% betragen und durch keine limi-
tierenden Faktoren eingeschréinkt werden. Daher sollte der Patient mit dem
bestkorrigierenden Brillenglas eine Sehleistung von mindestens 100% (ent-
spricht einem Visus von 20/20) aufweisen.

Weitere Vorrausetzungen bei der Patientenauswahl sind ein gesundes Au-
ge, Transparenz der optischen Medien, kein erhéhter Augeninnendruck, sowie
keine anatomischen Besonderheiten.

Ebenfalls sind folgende Auffalligkeiten wie Autoimmunkrankheiten, dege-
nerative Verdnderungen am Auge, Diabetes mellitus, und hormonelle Stérun-
gen auszuschlieen. Allergische Reaktionen auf postoperative Medikationen
sind abzukléren.

Messungen. Ein Aberrometer wird beno6tigt, um niedere sowie hohere Aber-
rationen des menschlichen Auges punktuell {iber den gesamten Bereich der
Pupille vermessen zu kénnen. Auf dem Monitor erscheint graphisch die Defor-
mation einer ebenen Wellenfront, des vermessenen Auges. Die Durchfithrung
einer wellenfrontgesteuerten LASIK benétigt deutlich mehr Messungen als
bei konventioneller LASIK, da die OP-Planung hauptséichlich auf den Daten
des Aberrometers beruht. Die konventionelle OP-Planung zieht subjektive
sowie objektive Refraktionswerte heran. Das Flussdiagramm in Abb. 1.30 soll
den Ablauf kurz veranschaulichen.

Es erfolgen mehrere Messungen pro Auge, die miteinander durch den Un-
tersucher verglichen werden miissen. Liegen mindestens 3 Messungen in den

Ablaut der WaveScan Messungen flir
eine wellenfrontgesteuerte Lasik

Take
WaveScan
Measurements

Create V55
Treatments

reat
Ablate Test gé:e&:an

PreYue PraVus Guided
Lens Acuity AblaM

Abb. 1.30. Ablauf der WaveScan-Messungen fiir eine wellenfrontgesteuerte LASIK
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vorgegebenen Clustern, kann eine Auswahl erfolgen. Die Daten der Aberratio-
nen des zu operierenden Auges werden unter Beriicksichtigung eines sog. Vari-
able Spot Scanning (VSS) berechnet und ein Datenexport erstellt. Die Daten
werden iiber eine Diskette in den Laser eingegeben. Die Ablation wird in
ein PMMA-Plittchen iibertragen, aus der die sog. PreVue™-Linse entsteht.
Ohne eine Behandlung des Auges kann so die Wirkung einer verdnderten
optischen Oberfliche getestet werden.

Der Patient kann durch diese ,, Kunststoff-Linse“ seine Sehleistung testen.
Wird durch die PreVue™-Linse eine deutlich bessere Sehleistung erreicht,
als mit dem bestkorrigierenden Brillenglas, erstellt der Untersucher bzw. der
Operateur eine wellenfrontgesteuerte Operationsplanung.

Die Vorteile dieser zunéchst sehr aufwendig erscheinenden Methode wer-
den in Kap. 1.6.3 beschrieben.

Patientenzahlen und -mittelwerte

Die folgenden Daten und Graphiken entstammen einer an der Augen-Laser-
Klinik Lohr (Klinikleitung: Dr. med. M. Armbrust) durchgefiihrten Studie. Es
wird das VISX-S3-WaveScan-Wellenfrontsystem fiir die LASIK-Operationen
verwendet (Abb. 1.31).

Die ersten Ergebnisse werden nachfolgend prisentiert und bilden die
Grundlagen der in Tabelle 1.3 dargestellten Mittelwerte.

Abb. 1.31. WaveScan, 20/10 Perfect Vision
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Tabelle 1.3. Patientenzahlen und -mittelwerte

Pra OP Wellengesteuerte LASIK Konventionelle LASTK
(dpt, n = 99) (dpt, n = 668)
SR*-Sph.-Aquivalent ~3,53+ 1,50 ~3,71 41,41
(—6,00 bis —0, 88) (—6,00 bis —0, 82)
SR*-Sph. ~3,14 41,41 ~3,26+ 1,48
(—6,00 bis —1,00) (—6,00 bis —0,75)
SR*-Cyl. —0,78 £ 0,61 —0,91+0,92
(—2,50 bis plan) (—3,00 bis plan)

* SR: Subjektive Refraktion

1.6.3 Erste klinische Ergebnisse
der wellenfrontgesteuerten LASIK
verglichen mit Daten der konventionellen LASIK-Methode

Im Rahmen der Studie waren die Fallzahlen an operierten Augen der wellen-
frontgesteuerten LASIK geringer und auf maximal 100 Augen begrenzt. Die
Ergebnisse der konventionellen LASIK dienen dem Vergleich und fanden in-
nerhalb des letzten Jahres statt.

Vergleich der unkorrigierten Sehleistung 3 Monate postoperativ.
Vergleicht man beide Operationsmethoden, stellt man mit der wellenfront-
gesteuerten LASIK eine deutlich bessere Sehleistung fest (Abb. 1.32). 19% der

100%
90% |
80% |

70%4"
60% |

30%

mindestens 20/20 mindestens 20/15 mindestens 20/12,5

W 3Mon. post wellenfrontgesteuerte OP (n= 55)
E3Mon. post konventionelle OP (n=447)

Abb. 1.32. Vergleich der unkorrigierten Sehleistung 3 Monate post OP (UCVA —
uncorrected visual acuity)
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Abb. 1.33. Zielgenauigkeit

operierten Augen besitzen eine Sehleistung von 160% oder besser (20/12,5),
bei der konventionellen hingegen nur 5%. Insgesamt kann durch die wellen-
frontgesteuerte LASIK eine Steigerung um 3% bei 100% (20/20) Sehleistung
postoperativ verzeichnet werden.

Vergleich der Zielgenauigkeit des Excimerlasers: Augen innerhalb
der angestrebten Korrektur. In Abb.1.33 ist die Zielgenauigkeit des
Excimerlasers im direkten Vergleich wellenfrontgesteuert zu konventionell
dargestellt. Die Augen liegen nach 3 Monaten bei der wellenfrontgesteuerten
zu 76% und bei der konventionellen LASIK zu 85% in dem vom Operateur
angestrebten Korrekturbereich. Aus der Abbildung ist bei der wellenfront-
gesteuerten LASIK eine Unterkorrektur ersichtlich. Bei der konventionellen
OP sind sowohl leichte Unter- wie Uberkorrekturen aufgetreten.

Vergleich der bestkorrigierten Sehleistung 3 Monate postoperativ.
Vergleicht man die bestkorrigierte Sehleistung 3 Monate postoperativ, so ldsst
sich bei einer wellenfrontgesteuerten LASIK nur bei 4% der Augen ein Verlust
an Zeilen nachweisen, bei der konventionellen LASIK sind es hingegen 17%,
die mindestens eine Linie schlechter sehen (Abb.1.34). Bei 63% der wellen-
frontgesteuert operierten Augen wurde mindestens eine Linie dazu gewon-
nen — ein ausgezeichnetes Ergebnis; dies war nur bei 38% der konventionell
operierten Augen der Fall.
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Abb. 1.34. Vergleich der bestmoglichen Sehleistung prae OP mit der bestkor-
rigierten Sehleistung 3 Monate post OP

Abb. 1.35. Kontrastempfindlichkeitstest

Kontrastempfindlichkeit (Vistech 6500). Die Messung der Kontrast-
empfindlichkeit kann mit Gittern (Sinusgitter oder Rechteckgitter) sowie Op-
totypen (Buchstaben, Landolt-Ringe, ...) durchgefiithrt werden.

Die in dieser Studie verwendeten Vistech-Tafeln bestehen aus 5 Reihen
mit jeweils 9 kreisrunden Feldern (Abb. 1.35). Diese Felder enthalten Gitter
mit sinusférmiger Leuchtdichteverteilung. Die Priifentfernung betréagt 3 m.
Die Messung erfolgt bei normaler Beleuchtung im Raum. Es ist auf eine
gleichméBige Ausleuchtung der Tafel zu achten. Der Kontrast nimmt auf der
Vistech-Tafel von links nach rechts ab.

Die Ortsfrequenzen der Gitter sind in den 5 Reihen bei 3 m Priifentfernung
1,5, 3, 6, 12, sowie 18 Perioden pro Grad. Der Patient benennt in diesen 5 Rei-
hen jeweils das letzte erkennbare kreisrunde Feld mit der dazugehérigen Ori-
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Abb. 1.37. Auswertung bei wellenfrontgesteuerten LASIK

entierung. Die Orientierung der Gitter kann oben, rechts, links oder blank sein.
Die Darstellung der gemessenen Kontrastempfindlichkeit erfolgt in graphi-
scher Form in einem vom Hersteller vorgegebenen Auswertungsschema.

Der Test wurde im Rahmen der Voruntersuchung mit der bestmoglichen
Fernkorrektur, sowie 1 und 3 Monate nach der Behandlung ohne Korrektur
durchgefiihrt.

Den Referenzwert bilden die Untersuchungen bei konventioneller LASIK.
Wie aus anderen Untersuchungen bekannt, verschlechtert sich die Kontrast-
empfindlichkeit grundsétzlich postoperativ um einen gewissen Betrag. Die
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Abb. 1.38. Analyse ungestorter und gestorter Systeme mit Hilfe adaptiver Optik
im WaveScan II

postoperativen Messungen wurden jeweils monokular und ohne jegliche Kor-
rektion durchgefiihrt. Die Beleuchtungsstirke und die Raumbedingungen wur-
den standardisiert.

Bisher sind in der Literatur aus diesem Test gewonnene postoperative
Ergebnisse der Kontrastempfindlichkeit nach wellenfrontgesteuerter Behand-
lung nicht bekannt. Wie in Abb. 1.37 zu erkennen, steigt die Kontrastempfind-
lichkeit 3 Monate postoperativ im Vergleich zu den Werten bei der konven-
tionellen OP (Abb. 1.36). Diese Messungen wurden ebenfalls jeweils monoku-
lar und ohne jegliche Korrektur durchgefiihrt. Die Beleuchtungsstérke und die
Raumbedingungen wurden auch bei diesen Untersuchungen standardisiert.

Die Kontrastempfindlichkeit ist nicht nur postoperativ objektiv besser,
sondern duflert sich auch rein subjektiv in der Patientenzufriedenheit. Die
Erkennbarkeit von feineren Strukturen steigt deutlich an. Dadurch sind feine
Details fiir den Patienten besser zu erkennen. Das gestiegene Auflésungsver-
mogen duflert sich auch in einer besseren Sehschérfe postoperativ.

1.6.4 Ausblick

Im WaveScan IT (20/10 Perfect Vision) kann durch eine dynamische Kom-
pensation mit Hilfe eines aktiven Spiegels die bestmogliche Sehschérfe fiir
den Patienten ermittelt werden.

Nach einer Messung des Wellenfrontfehlers kann dieser durch einen ak-
tiven Spiegel minimiert werden und dem Patienten so seine optimale Seh-
schirfe prisentiert werden (Abb.1.38).
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2 Optische Komponenten

M. Niemz

2.1 Eigenschaften von optischen Substraten

Entsprechend den sehr verschieden ausfallenden Anforderungen fiir optische
Systeme gibt es auch eine Vielzahl optischer Materialien (Substrate). Die
beiden wichtigsten optischen Parameter eines Substrats sind sein Absorp-
tionskoeffizient o und sein Brechungsindex n. Beide Parameter sind stark
frequenzabhéingig. Die Transmission eines Substrats bestimmt sich aus « und
n, wie das folgende Beispiel zeigt.

Annahmen:

e 3 Medien (n; ,ng, n3)
o Grenzfliche A (1 — 2), Grenzfliche B (2 — 3)

ni 2 n3
[ ]
— Z
A B
Transmission T = t1te exp(—az) (2.1)
tah=1—1ra
tB =1- B (23)
2
Fresnel-Formeln ra = <n2 nl) (2.4)
ny + N2
2
n3 — N9
rg = . 2.5
B (n2 + n3> ( )

Im Spezialfall ny = ng = 1 (Vakuum) folgt

TA = ny —1)* (2.6)
A e 1) :

Der Absorptionskoeffizient « ist prinzipiell bei jedem Substrat vorgegeben.
Je nach Wellenlédnge muss folglich ein Substrat mit einem geeigneten a aus-
gewahlt werden. Die Parameter ¢ und r hingegen sind zwar auch zunéchst
durch das Substrat vorgegeben — ndmlich durch seinen Brechungsindex n —,
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Abb. 2.1. Transmission von BK-7, OQSFS und UVGSFS. Entnommen aus Melles-
Griot-Katalog (1995)

sie kénnen aber durch geeignete Beschichtungen (Coatings) gezielt verdndert
werden (Kap. 2.3).

Abbildung 2.1 zeigt den Verlauf der Transmission von BK7-Glas, Quarz-
glas (optical quality synthetic fused silica, OQSFS) und UV-Quarzglas (UV-
grade synthetic fused silica, UVGSFS) im UV-, VIS- und nahen IR-Bereich.
Fiir Wellenléingen grofler als 2,5 um werden i. Allg. Optiken aus Zinkselenid
oder Kalziumfluorid verwendet. Will man gezielt bestimmte Wellenldngen-
bereiche unterdriicken, so kommen Glasfilter mit spezifischen Absorptions-
banden zum Einsatz.

Neben den optischen Parametern werden oft auch Anforderungen an die
mechanischen oder thermischen Parameter eines Substrats gestellt. So soll
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Tabelle 2.1. Elastizitdtsmodul und Warmeausdehnung einiger wichtiger Substrate

Elastizititsmodul (N/mm?) Wirmeausdehnung (°C™1)

BK7-Glas 8,1 x 10* 7,1x 1076
Quarzglas 6,6 x 10* 5,5 x 1077
Saphir 3,7 x 10° 7,7x 1076
Zerodur 9,1 x 10* 5,8x%x 1078

es z.B. besonders robust oder wirmestabil sein. Hier spielen dann solche
Groflen wie Elastizitdtsmodul oder Wirmeausdehnung eine wichtige Rolle.
Tabelle 2.1 fasst die Daten einiger wichtiger Substrate zusammen.

Hieraus kann gefolgert werden, dass Saphir ein mechanisch sehr robustes
und Zerodur ein thermisch sehr robustes Substrat ist. BK7-Glas ist am preis-
giinstigsten herzustellen. Quarzglas (fused silica) erfiillt hohere optische An-
spriiche. Es kann zudem fiir den UV-Bereich transparent gemacht werden
(UVGSFS).

2.2 Brechende Medien

In der Optik gibt es eine Vielzahl von Licht brechenden Elementen. Dies sind
u.a. Linsen, Prismen und Lichtfasern.

2.2.1 Linsen

Fiir den optischen Einsatz einer Linse sind insbesondere ihre Brennweite f
und ihr Durchmesser d = 2w mafigeblich. Statt einer dieser beiden Groéflen
wird eine Linse in der Optik auch oft durch eine daraus ableitbare Grofle
charakterisiert, ndmlich entweder durch ihre Brechkraft (f-number) oder ihre
numerische Apertur (N.A.). Diese lassen sich schreiben als

Brechkraft fu = f/2w, (2.7)

Numerische Apertur NA = sinf ~ w/f. (2.8)
. 1

Hieraus folgt fx = INA - (2.9)

Bei Angabe eines der Paare (fx, f), (fx, w), (N.A., f) oder (N.A., w) sind
folglich die Linsenparameter bei einer Wellenlidnge vollstdndig bestimmt. In
einigen Anwendungen (Mikroskop, Lupe) wird manchmal auch alternativ
die Vergroflerung angegeben. Diese ergibt sich beim Mikroskopobjektiv zu
16 cm/f (wegen der Tubuslinge von 16 cm) und bei der Lupe zu 25cm/f
(wegen des normalen Leseabstands von 25 cm).

Man unterscheidet verschiedene Linsenformen (bikonvex, plankonvex, bi-
konkav, plankonkav, best-form) und Linsentypen (Singlett, Achromat) [1].
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Abb. 2.2. Optische Abbildungsfehler (Aberrationen). Entnommen aus Melles-
Griot-Katalog (1995)

Je nach Anwendung (z.B. 1:1-Abbildung, Vergréfierung, Verkleinerung) kom-
men unterschiedliche Linsenformen zum Einsatz, da hierbei spezifische Ab-
bildungsfehler (Aberrationen) minimiert werden kénnen. Sollen gleichzeitig
mehrere Wellenldngen gefiihrt werden, so werden mehrere Einzellinsen aus
verschiedenen Substraten zu einem Achromaten zusammengesetzt, da man
hier iiber die wellenldngenabhéngigen Brechungsindizes zusétzliche Freiheits-
grade hat. Abbildung 2.2 fasst alle bekannten Abbildungsfehler zusammen.

2.2.2 Prismen

Es gibt verschiedene Prismenformen je nach spezifischer Anwendung. So kann
man z.B. mit Prismen ein Bild umkehren (90°-Prismen) oder drehen (Dove-
Prismen). Dariiber hinaus wird in einigen Anwendungen die Dispersion von
Prismen ausgenutzt (Dispersionsprismen). Setzt man zwei Prismen zu einem
Bauteil zusammen, so kann man diesen als Strahlteiler oder auch als Polari-
sator (Brewster-Prisma) verwenden.

2.2.3 Lichtfasern

Lichtfasern werden in der Optik vorwiegend aus zwei Griinden eingesetzt.
Zum einen ermoglichen sie eine sehr flexible Strahlfithrung iiber kurze oder
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Abb. 2.4. Geometrie zur Totalreflexion

auch sehr lange Strecken, zum anderen kann man mit ihnen bei entsprechen-
der Faserlinge sehr starke Dispersionseffekte induzieren. Abbildung 2.3 zeigt
den typischen Aufbau eines Lichtwellenleiters und eines Wellenleiterkabels
(Lichtfaser).

Der Wellenleiter besteht aus einem Kern mit Brechungsindex n; und
einem Hiillmaterial mit Brechungsindex ny, wobei no < m;. Nur dann kann
nédmlich eine Lichtwelle in dem Wellenleiter iiber den Mechanismus der To-
talreflexion gefithrt werden. Die Winkelakzeptanz einer Lichtfaser ist gegeben
durch ihre numerische Apertur (NA). Nach Abb. 2.4 gilt

NA =sinfy = ny sinf; = y/n? —n3, (2.10)
da ny sin(90° — 01) = N9 (211)
— cosbty = na/ny (2.12)

—sinfy = /1 —cos?260; = /1 —n2/n?. (2.13)

Man unterscheidet zwischen einem Stufenindexprofil und einem Gradi-
entenindexprofil, je nachdem ob die Anderung des Brechungsindex in der
Faser sprungartig oder kontinuierlich erfolgt. Ferner sind sog. Multimode-
Lichtfasern oder aber Singlemode-Lichtfasern erhéltlich. Letztere weisen einen
Kerndurchmesser in der Gréflenordnung der Wellenlédnge auf, sodass in diesen
Lichtfasern nur der Grundmode iibertragen werden kann.
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2.3 Beschichtungen, Spiegel und Filter

Beschichtungen spielen immer dann eine wichtige Rolle, wenn man entweder
einen sehr hohen (oder auch niedrigen) Reflexionskoeffizient an einer Grenz-
fliche erhalten will. Man unterscheidet metallische und dielektrische Beschich-
tungen. Metallische Beschichtungen sind einfach herzustellen (preiswert) und
weisen eine méflige Wellenldngenabhéngigkeit auf. Dielektrische Beschichtun-
gen sind aufwendiger in der Herstellung (teuer) und weisen eine i. Allg. sehr
starke Wellenldngenabhéngigkeit auf. Die Anwendungen von Beschichtungen
umfassen Spiegel, HR- und AR-Coatings (hochreflektierend bzw. antireflex),
Interferenzfilter und Strahlteiler.

2.3.1 Metallische Beschichtungen

In Abb. 2.5 ist das Reflexionsvermégen von einigen typischen metallischen
Beschichtungen dargestellt. Einfache Metallspiegel erhélt man bereits mit
einer Aluminiumschicht. Zur Erh6hung der Lebensdauer werden diese Spiegel
oft mit einer diinnen Schutzschicht aus Quarz versehen. Silber weist einen
hoheren Reflexionskoeffizienten auf, oxidiert aber sehr leicht. Eine gute Alter-
native fiir IR-Optiken stellt die Goldbeschichtung dar.
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Abb. 2.5. Reflexionsvermdgen von metallischen Beschichtungen. Entnommen aus
Melles-Griot-Katalog (1995)
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2.3.2 Dielektrische Beschichtungen

Bei dielektrischen Beschichtungen werden eine oder mehrere Schichten mit
verschiedenen Brechungsindizes auf ein Substrat aufgedampft. Durch ein ge-
zieltes Abstimmen der Brechungsindizes untereinander und mit dem Bre-
chungsindex des Substrats sowie eine bestimmte Schichtendicke kann man
einfallende und reflektierte Lichtstrahlen zur konstruktiven oder destruktiven
Interferenz bringen. Im ersten Fall wird der Reflexionskoeflizient des Sub-
strats stark iiberhoht, im zweiten Fall dagegen stark abgeschwécht. Auf diese
Weise lassen sich sowohl hochreflektierende Spiegel (sog. HR-Spiegel) als auch
Optiken mit einer sog. Antireflexbeschichtung (AR) herstellen.

Antireflexschichten spielen eine wichtige Rolle in Laserresonatoren, da es
hier auf extrem geringe Leistungsverluste ankommt. Nun haben wir aber
in Kap. 2.1 gesehen, dass jede Grenzfliche zwischen zwei Medien mit unter-
schiedlichen Brechungsindizes eine Reflexion verursacht. Diese kann zwar fiir
die Polarisationsrichtung parallel zur Einfallsebene minimiert werden
(Abb. 2.6), jedoch muss man hierzu das Bauteil unter einem bestimmten Win-
kel (den sog. Brewster-Winkel) aufstellen. Die daraus resultierende
Brechung ist nicht immer erwiinscht, und man arbeitet auch nicht immer mit
polarisiertem Licht. Abbildung 2.7 verdeutlicht, wie man mit einer dielek-
trischen Schicht (Brechungsindex n) der Dicke ¢ ein AR-Coating auf einem
Glassubstrat (n = 1,52) auftragen kann.

s-plane |

p-plane
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2,
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0 10 20 30 4 50 60 70 8 90
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Abb. 2.6. Reflexion als Funktion des Einfallwinkels. Entnommen aus Melles-Griot-
Katalog (1995)
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2.4 Polarisationsempfindliche Optiken

Bei vielen optischen Anwendungen spielt die Polarisierbarkeit von Licht eine
entscheidende Rolle [2]. Man unterscheidet zwischen linear polarisiertem und
elliptisch polarisiertem Licht, je nachdem ob der elektrische Feldstarkevek-
tor in einer konstanten Richtung schwingt oder ob sich die Richtung dieses
Vektors um die Ausbreitungsachse des Lichts dreht. Sind die beiden Amplitu-
den der Feldstérkekomponenten E, und E, gleich grofl (z: Ausbreitungsachse
des Lichts), so spricht man von zirkular polarisiertem Licht. Zwei besonders
wichtige Bauelemente, welche die Polarisierbarkeit von Licht ausnutzen, sind
unter den Namen Pockel-Zelle und Faraday-Rotator bekannt.

2.4.1 Polarisatoren

Bauelemente, die aus unpolarisiertem Licht polarisiertes Licht erzeugen kon-
nen, nennt man Polarisatoren. Polarisatoren werden vorwiegend aus doppel-
brechenden Substraten oder feinen optischen Gittern realisiert. In einigen
Anwendungen werden auch polarisierende Prismen eingesetzt.
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2.4.2 Verz6gerungsplatten

Das Drehen der Polarisationsebene und die Umwandlung von linear polari-
siertem in elliptisch polarisiertes Licht (und umgekehrt) wird von sog. Verzd-
gerungsplatten bewerkstelligt. Hierbei handelt es sich um doppelbrechende
Substrate, bei welchen die polarisationsabhéingige Durchlaufzeit ausgenutzt
wird. Man unterscheidet A/4- und A/2-Plittchen. Beim A/4-Pldttchen wird
die Phase des auflerordentlichen Strahls um 90° gegeniiber dem ordentlichen
Strahl verschoben. Damit l4sst sich linear polarisiertes Licht in elliptisch po-
larisiertes Licht umwandeln. Beim \/2-Plittchen wird die Phase des auferor-
dentlichen Strahls um 180° gegeniiber dem ordentlichen Strahl verschoben.
Damit lésst sich die Schwingungsebene von linear polarisiertem Licht drehen.

2.4.3 Pockel-Zellen

Bei der Pockel-Zelle wird ein elektrooptischer Effekt ausgenutzt, um einen
sehr schnellen optischen Schalter aufzubauen. Unter dem elektrooptischen
Effekt versteht man die Tatsache, dass manche Substrate bei Anlegen eines
externen elektrischen Feldes doppelbrechend werden. In der Literatur werden
Pockel- und Kerr-Effekt unterschieden. Der Pockel-Effekt ist proportional
zum extern anliegenden elektrischen Feld. Der Kerr-Effekt ist dagegen von
dem Quadrat der elektrischen Feldstérke abhéngig.

Es wird ferner zwischen dem longitudinalen und dem transversalen Pockel-
Effekt unterschieden, je nachdem ob das elektrische Feld parallel oder senk-
recht zum optischen Lichtweg anliegt (Abb. 2.8). Beim longitudinalen Pockel-
Effekt gilt:

No — Nap = No 163 B =03 7’63% und (2.14)
2 2
AP = Tﬂl(no — Ngo) = ;ng res U, (2.15)

Abb. 2.8. Longitudinaler (links) und transversaler (rechts) Pockel-Effekt
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wobei 1y, Ny fiir den Brechungsindex fiir ordentlichen bzw. aulerordentlichen
Strahl steht, rg3 und 795 fiir Komponenten des elektrooptischen Tensors, F
fiir das elektrische Feld, U fiir elektrische Spannung, [ fiir Kristallinge, d fiir
Kristalldicke, A fiir den Phasenunterschied und A fiir die Wellenlédnge. Beim
transversalen Pockel-Effekt gilt dagegen

U

No — Mao = 2n2 rog B = an; 7"225 und (2.16)
2w 47 |

AP = Tl(no - nao) = Tgng T9292 U. (217)

Da folglich beim transversalen Pockel-Effekt das Verhéltnis von Kristallinge
zu Kristalldicke eingeht, kann man bei geeigneter Wahl dieser Parameter die
erforderliche Spannung U reduzieren.

2.4.4 Faraday-Rotatoren

Bei dem Faraday-Rotator wird ein magnetooptischer Effekt verwendet, um
Einwegstrecken (Dioden) fiir polarisiertes Licht zu realisieren. Der magneto-
optische Effekt besagt, dass manche Substrate unter Einfluss eines magne-
tischen Feldes doppelbrechend werden. Die Stiarke des Effekts, d.h. der Dreh-
winkel « fiir die Polarsationsrichtung von linear polarisiertem Licht, ist von
der Verdet-Konstante V' abhingig:

a=VIB, (2.18)

wobei [ die Lénge des Rotators und B das angelegte Magnetfeld angeben.

2.5 Lichtmodulatoren

Wichtige Bausteine in der modernen Laserphysik bilden die Lichtmodula-
toren. Mit diesen Modulatoren kann man einem Lichtstrahl ein bestimmtes
zeitliches Profil aufzwéngen. Sie spielen daher in der Nachrichtentechnik eine
grofle Rolle. Modulatoren finden aber auch eine besondere Bedeutung bei der
Kompression von Laserpulsen (Giiteschaltung, Modenkopplung). Man unter-
scheidet zwischen elektrooptischen Modulatoren und akustooptischen Modu-
latoren, je nachdem ob der Modulationseffekt iiber ein elektrisches Feld oder
eine stehende akustische Welle induziert wird. Im elektrischen Feld kann
iiber die veréinderbare Doppelbrechung die Intensitit moduliert werden. Als
Bauelement dient die bereits in Kap. 2.4 beschriebene Pockel-Zelle. Bei akus-
tooptischen Modulatoren wird mit Hilfe einer Piezokeramik eine akustische
Welle im Kristall generiert. Daraus resultiert ein extern modulierbares, git-
terférmiges Profil fiir den Brechungsindex, wodurch der durchgehende Licht-
strahl gebeugt wird. Somit lésst sich die Transmission eines solchen Bauele-
ments gezielt modulieren.
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2.6 Optische Detektoren

In der Optik konnen je nach Anforderung verschiedene Detektoren zum Nach-
weis von Photonen eingesetzt werden [3].

2.6.1 Photodioden

Der einfachste Detektor ist — abgesehen von der Photoplatte — die Photo-
diode. Sie besteht aus einem Halbleiterchip, an welchem sich bei Absorp-
tion von Photonen ein elektrisches Stromsignal abgreifen ldsst. Der Chip ist
meistens auf Silizum- oder Germanium-Basis aufgebaut und weist einen oder
mehrere pn-Ubergiinge auf. In Abb. 2.9 ist der typische Aufbau einer Photo-
diode schematisch dargestellt.

2]
\4 ! ! ——————O anode
+®®+ + + o+ o+
+ \J« + o+ + o+ o+ o+ o+ P

! ! depletion
C:) @ @ @ region

- - | N

Lo cathode
Abb. 2.9. Aufbau einer Photodiode

2.6.2 Charge-Coupled Devices (CCD)

Zum Abtasten eines zweidimensionalen Strahlprofils verwendet man die sog.
charge-coupled devices (CCD). Hierbei handelt es sich um ein Array von
einzelnen MOS-Kapazitéiten, welches durch ein elektrisches Verschieben der
durch Licht induzierten, freien Ladungstriger in extrem kurzer Zeit ausge-
lesen werden kann. Der eigentliche Trick bei den CCD-Chips liegt in der
angewandten Auslesetechnik. Durch geeignete extern gesteuerte, elektrische
Potentiale lassen sich die Ladungstrdger verschieben und iiber ein Multi-
plexverfahren detektieren.
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2.6.3 Photomultiplier

Im Fall von sehr geringen Lichtintensitdten kommt meistens ein Photomulti-
plier zum FEinsatz. Diese Bauelemente bestehen in der Regel aus einer Pho-
tokathode, mehreren Beschleunigerdynoden und einer Anode zum Abgreifen
des Signals. Dabei werden zunéchst durch Lichtabsorption an der Photoka-
thode freie Photoelektronen erzeugt, welche anschliefend in dem sehr hohen
elektrischen Feld der Dynodenkaskade beschleunigt werden. Hierbei kommt
es zu einem multiplizierenden Effekt der Primérelektronen, sodass sich mit
dem Photomultiplier auch einzelne Photonen nachweisen lassen. Durch die
Integration von geeigneten Gitterstrukturen lésst sich die hohe Zeitauflésung
eines Photomultipliers mit einer oft hinreichenden Ortsauflésung kombinie-
ren. In Abb. 2.10 ist die Funktionsweise eines solchen positionsempfindlichen
Photomultipliers dargestellt.

Photon
hv Photocathods
'

Illlllnllulll/Fucus"-lg meSh
LY Y'Y

;;;/ X anode
b Y anode
y

- Last dynode

Abb. 2.10. Aufbau eines positionsempfindlichen Photomultipliers

2.6.4 Streak-Kameras

Bei der Messung von ultrakurzen Lichtpulsen kann man auf die Streak-Kame-
ra zuriickgreifen. Hierbei wird eine zeitliche Information, nédmlich die Puls-
dauer, tiber elektische Ablenkplatten und einen geeigneten Ablenkgenerator
in eine rdaumliche Information umgewandelt. Beim Auftreffen eines Licht-
pulses auf eine Photokathode werden zunéchst freie Elektronen erzeugt, die
dann in Richtung eines Leuchtschirms beschleunigt werden. Im elektrischen
Feld zweier Kondensatorplatten wird der Elektronenstrahl in Abhéngigkeit
seiner zeitlichen Dauer abgelenkt und kann dann als Strich auf dem Leucht-
schirm nachgewiesen werden. Die Lénge des Strichmusters ist ein Maf fiir die
zeitliche Dauer des Lichtpulses. Abbildung 2.11 illustriert die Funktionsweise
einer Streak-Kamera.
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Ablenk-

generator

Ablenkplatlen Leuchischirm
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Abb. 2.11. Aufbau einer Streak-Kamera
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3 Beugungsoptik

R. Miiller und T. Fernholz

3.1 Einfiihrung und einfache Beispiele

3.1.1 Was ist Beugung?

Beugung tritt immer dann auf, wenn aus einem Lichtstrahl oder -biindel
ein Teil herausgeschnitten oder behindert wird. Bei ungenauer Betrachtung
werfen undurchsichtige Objekte Schatten, die sich leicht mit Hilfe der geo-
metrischen Optik beschreiben lassen. Aber genauso wie Schall in der Lage
ist, um ein Hindernis , herumzukommen®, tritt auch ein Teil des Lichts in
den Schattenraum ein. Entscheidend fiir das Ausmafl der Beugung sind die
Wellenldnge des Lichts und die Dimensionen des Hindernisses.

3.1.2 Beispiele fiir Beugung

Fiir das Auftreten von Beugung finden sich viele Beispiele. Jedem bekannt
sind die schillernden Farben von CDs oder die kleinen Ringe, die an Un-
regelméfBigkeiten im Glaskorper des Auges entstehen, wenn man in den blauen
Himmel blickt. Nachteilig wirkt sich Beugung bei optischen Instrumenten wie
Mikroskopen oder Teleskopen aus. Dort stellt sie einen limitierenden Faktor
fiir das Auflosungsvermogen dar. Sie wird aber auch ausgenutzt. Beispiele
hierfiir sind Gitterspektrographen, Hologramme oder die Rontgenstruktur-
analyse.

3.1.3 Das Huygens-Fresnel-Prinzip

Beugung lisst sich mit dem Prinzip von Huygens und Fresnel deuten. Dieses
Prinzip besagt, dass sich die Ausbreitung einer Welle dadurch beschreiben
lasst, dass von jedem Punkt einer Wellenfront sphérische Elementarwellen
ausgehen (Abb. 3.1). Diese sekundiren Wellen iiberlagern sich zu einer neuen
Wellenfront. Wird ein Teil der Welle abgeschirmt, tragen nur die vom freien
Bereich ausgehenden Elementarwellen zur weiteren Ausbreitung bei.

Licht pflanzt sich deshalb geradlinig fort, weil bei einer unendlich gedach-
ten, ebenen Welle aus Symmetriegriinden alle neuen Teilwellen nur in Rich-
tung senkrecht zur Front konstruktiv interferieren kénnen. Wird diese Sym-
metrie durch ein Hindernis gebrochen, kommt es sowohl im Schattenbereich
als auch im direkt beleuchteten Bereich zu Interferenzen, die ein ridumliches
Beugungsmuster erzeugen.
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Abb. 3.1. Spalt mit ausgehenden Huygens-Sekundarwellen bzw. Lichtstrahlen.
Nach [3]

3.1.4 Die Beugung am Doppelspalt

In diesem und den beiden folgenden Beispielen wird von der sog. Fraunhofer-
Néherung ausgegangen. Das beugende Objekt soll von einer ebenen Welle
beleuchtet werden. Die Lichtquelle wird also als punktférmig und in einem
unendlichen Abstand vom Objekt angenommen. Auerdem wird auch das
Beugungsbild in einem unendlichen Abstand beobachtet. Unter welchen Be-
dingungen diese Nidherung gerechtfertigt ist, wird an spéterer Stelle erértert.

Ein ebener Schirm mit zwei Spalten wird von einer senkrecht zum Schirm
einfallenden ebenen Welle beleuchtet (Abb. 3.2). Das elektrische Feld schwingt
deshalb an allen Punkten beider Spalte gleichphasig. Die Breite b der Spalte
sei viel kleiner als die Wellenldnge und ihr Abstand d. Dann kann verein-
fachend davon ausgegangen werden, dass jeweils nur eine einzige zylindrische
Elementarwelle aus den Spalten austritt.

j 7y Beobachtungsrichtung

ebene Welle I

Abb. 3.2. Zur Geometrie des Doppelspalts
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Die Beobachtungsrichtung und die Normale schliefen den Winkel 8 ein.
Konstruktive Interferenz tritt nur in solchen Richtungen auf, in denen der
Wegunterschied As der im Unendlichen interferierenden Strahlen gerade ein
ganzzahliges Vielfaches der Wellenlénge betriagt. Fiir die Maxima gilt daher:

d-sinfpax =m-A, m=0, +£1, +2, =43,

Die Minima entstehen bei:

1
d - sin Oy = (m 2) ‘A, m==£1, £2, +3,
Die Zahl m bezeichnet die Beugungsordnung. Es gibt ein maximales m, das
dadurch gegeben ist, dass der Sinus den Wert 1 erreicht, also unter einem
Winkel von 90° beobachtet wird. Fiir kleine Winkel 6 sind die Maxima alle
gleich stark ausgepréigt.

3.1.5 Die Beugung am Einzelspalt

Ein einzelner Spalt wird in Richtung seiner Fldchennormalen von einer ebe-
nen Welle beleuchtet, beobachtet wird wiederum im Unendlichen (Abb. 3.3).
Ist die Spaltbreite b nicht deutlich kleiner als die Wellenlédnge, kann nicht
mehr von einer einzeln durchtretenden zylindrischen Welle ausgegangen wer-
den. Vielmehr miissen nun dem Huygens-Fresnel-Prinzip entsprechend alle
sekundéren Elementarwellen im Spalt beriicksichtigt werden.

Fiir die auftretenden Maxima lésst sich kein einfacher Zusammenhang
angeben. Die Minima aber entstehen immer dann, wenn sich zu jedem ausge-
henden Lichtstrahl ein zweiter findet, mit dem er ein destruktiv interferieren-
des Paar bildet. Die Bedingung fiir die Minima lautet:

b-sinfpm=m-\, m==41, £2, =43,

Das entstehende Streifenmuster hat ein zentrales Maximum fiir 6 = m = 0!
Die Nebenmaxima sind sehr viel schwicher. Es ergibt sich das Beugungsbild
aus Abb. 3.4.

ebene Welle

Abb. 3.3. Zur Geometrie des Einzelspalts
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Abb. 3.4. Das Beugungsbild des Einzelspalts. Nach [3]

% Beobachtungsrichtung

ebene Welle I
Abb. 3.5. Zur Geometrie des Beugungsgitters

3.1.6 Die Beugung am Gitter

Werden in einem Schirm Spalte in regelméfiigem Abstand angebracht, spricht
man von einem Gitter. Der Abstand d zweier benachbarter Spalte heifit
Gitterkonstante. Die Bedingung fiir das Auftreten von Maxima ist dieselbe
wie beim Doppelspalt. Der Wegunterschied As zweier benachbarter Strahlen
muss ein ganzzahliges Vielfaches der Wellenldnge sein. Dadurch interferieren
automatisch sdmtliche Strahlen konstruktiv, wie in Abb. 3.5 dargestellt:

d-sinfmax =m-\, m=0, &1, +2, =£3,

Waéhrend die beim Doppelspalt auftretenden Interferenzmaxima breit sind,
treten beim Gitter zuséatzliche Nebenminima auf. Dadurch werden die Maxi-
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ma schmaler. Ist N die Zahl der beleuchteten Spalte, gibt es zwischen je zwei
Maxima N —1 Minima. Die Bedingung dafiir ist dhnlich wie beim Einzelspalt.
Es miissen sich paarweise Lichtstrahlen finden lassen, die gerade destruktiv
interferieren (im Fall einer geraden Anzahl Spalte).

Gitter werden zur Spektroskopie verwendet. Durch eine grofie Anzahl von
Spalten werden die Maxima so schmal, dass bei Beleuchtung mit polychro-
matischem Licht die Spektralfarben gut getrennt werden.

3.1.7 Der Einfluss der endlichen Spaltbreite

Héufig sind die Spalte eines Gitters nicht wesentlich schmaler als ihr Ab-
stand. Dann kann nicht davon ausgegangen werden, dass nur eine einzelne
Zylinderwelle einen Spalt verldsst. Parallel zur Beugung am Gitter findet eine
Beugung an jedem einzelnen Spalt statt. Fiir das Auftreten konstruktiver In-
terferenzen muss also nicht nur die Bedingung fiir das Gitter, sondern auch
die fiir den Einzelspalt erfiillt sein. Andersherum gesprochen, verhindert eine
destruktive Interferenz am Einzelspalt das Auftreten eines Maximums. Es
zeigt sich, dass sich das resultierende Beugungsbild durch Multiplikation der
beiden Beugungsbilder als das ,ideale Gitter und den Einzelspalt ergibt.

3.2 Die Theorie der Beugung

Die Theorie der Beugung wird im Wesentlichen drei Physikern zugeschrieben:

Christiaan Huygens (1629-1695) war einer der ersten Verfechter der
Wellennatur des Lichts. Seine Idee war, dass sich Licht nach und nach aus-
breitet, und sich jedes Element einer Fléche, die vom Licht erreicht wird, als
sekundére Quelle verhélt und selbst Kugelwellen aussendet.

Augustin-Jean Fresnel (1788-1827) erkannte, dass die sekundiren Ku-
gelwellen miteinander interferieren. Die komplexe Amplitude der Lichtschwin-
gung an einem Punkt ergibt sich als Summe bzw. Integral der komplexen
Amplituden, die durch die sekundéren Quellen erzeugt worden sind.

Gustav Robert Kirchhoff (1824-1887) stellte das Huygens-Fresnel-Prin-
zip auf eine mathematische Basis und rechtfertigte die Annahme sekundérer
Quellen unter Einfiihrung eines Korrekturterms, dem Neigungsfaktor. Seine
Form des Beugungsgesetzes griindete nur in der Differentialgleichung fiir eine
Welle.
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3.2.1 Das Beugungsintegral

Eine Welle trifft auf einen Schirm X, in dem sich eine Offnung S befindet
(Abb. 3.6). Diese Offnung liisst sich aus infinitesimalen Flichenelementen dS
zusammengesetzt denken. Jedes Element dS ist Ausgangspunkt einer Kugel-
welle, die sich im stationdren Fall in folgender Form beschreiben lésst:

E .
dE (P)= —Ze ™.

Dabei ist dF die komplexe Amplitude der Kugelwelle. In diesem Fall ist das
der infinitesimale Beitrag zur Feldstéirke an einem Punkt P, der sich in der
Entfernung r von dS befindet. Eg ist die Quellstérke der Kugelwelle bzw. der
Feldstérkefluss am Ort von dS. Die Wellenzahl ist gegeben durch k = 27 /A.

Die Interferenz aller Teilwellen im Punkt P(X,Y, Z) l4sst sich durch Bil-
dung des Integrals iiber die Offnung S erfassen:

E(P) ://Q~Ege:krd5.
S

Das ist das fundamentale Beugungsintegral. Der Faktor @ ist der sog. Nei-
gungsfaktor. Er beriicksichtigt die Tatsache, dass die gedachten Sekundér-
wellen nicht wirklich von isolierten Punktquellen ausgehen. Wire dem so,
miissten von der Offnung natiirlich auch Wellen in die entgegengesetzte Rich-
tung zuriicklaufen. Durch den Neigungsfaktor breiten sich die Sekundérwellen

(X.1.2)

Abb. 3.6. Zur Darstellung des Beugungsintegrals. Nach [3]
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“sekundare
Elementarwelle
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Primarwelle

Abb. 3.7. Zum Neigungsfaktor. Nach [3]

nicht mehr isotrop aus und bekommen eine Vorzugsrichtung senkrecht zur
Wellenfront.
Der Neigungsfaktor ist gegeben durch

Q:%(l+cos€).

Der Faktor @ ist imaginéir, um nicht nur die Amplitude der Welle, sondern
auch die Phase im Punkt P richtig wiederzugeben. Die korrekte Form des
Neigungsfaktors kann mit Hilfe der skalaren Beugungstheorie von Kirchhoff
abgeleitet werden (Abb. 3.7).

3.2.2 Das Babinet-Prinzip

Aus dem Beugungsintegral lassen sich direkt weitere Schliisse ziehen. Da
das Bilden eines Integrals eine lineare Operation ist, kann es in beliebig
viele Teilintegrale zerlegt werden, die sich iiber verschiedene Teile der In-
tegrationsfliche erstrecken, wenn diese zusammen wieder die ganze Fliache
ergeben:
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E(P) = E1(P)+ E2(P) + -+

efikr efikr
E(P)://Q~E5 - dS+//Q~E5 s +--- .
Sl S2

r
Das ist das Babinet-Prinzip: Das Beugungsbild einer Offnung ergibt zusam-
men mit dem Beugungsbild eines gerade komplementéren Schirms die unge-
storte Welle, denn beide beugenden Offnungen zusammen bilden eine un-
endlich groBe Offnung. Dahinter verbirgt sich, dass im Fall der Fraunhofer-
Beugung das Beugungsbild einer Offnung genauso aussieht, wie das des kom-
plementéren Schirms. Einzig die Phasen sind genau entgegengesetzt.

3.3 Die Fraunhofer-Beugung

In dem fundamentalen Beugungsintegral ist der Abstand r des Punkts P
vom Flichenelement dS natiirlich eine Funktion der Koordinaten z und y
des Flichenelements. Fiir den Abstand gilt:

yY + 272  y? + 22
R? + Rz

Aus der Taylor-Entwicklung der Wurzel erhélt man

_yY—l—zZ_’_yQ—i—zQ_} yY + 27 2_1 y? + 22 2
R? 2R? 2 R? 8 R? L

r:\/X2+(Y—y)2+(Z—Z)QZR\/1_2

r=R|1

E(P) = // QEs c eik%eik[%ﬁigzﬁ_%}%.
L UR(-2EEs )
Fiir die Koordinaten des Punkts P gilt in jedem Fall
Y|<R und |Z]|<R.
Fiir den Extremfall Y = Z = R verschwinden die héheren Ordnungen

der Taylor-Entwicklung und damit der letzte Exponent also nur, falls die
Fraunhofer-Bedingung erfiillt ist:

k(y? +2%)  nd?
< .
R R <

Hier ist d der grofte Durchmesser der Offnung. Ist diese Bedingung erfiillt,
kann die Entwicklung des Nenners bereits nach dem nullten Glied abge-
brochen werden. Ebenso lésst sich leicht zeigen, dass auch der Neigungsfaktor
als konstant angenommen werden kann.
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Beim Einfall einer ebenen Welle ist der Feldstérkefluss E; unabhéngig
vom Ort, und aus dem Beugungsintegral wird dann

—ikR
E(P)=Q- Es" // L
S

R

Unter den gemachten Annahmen wird also das Beugungsintegral zu einem
Fourier-Integral.

3.3.1 Die Berechnung einer rechteckigen Blende

Mit der gewonnenen Formel soll das Beugungsbild einer rechteckigen Blende
aus Abb. 3.8 berechnet werden. In einer Dimension sollte sich dabei das Beu-
gungsbild des Spalts ergeben.

Mit der Breite a und der Hohe b der Blende wird das Beugungsintegral zu

Gr T2 +5
E(P):Q-ESeR /eik%dy~ /eik%dz.

vl

7 -
,'/

Abb. 3.8. Die rechteckige Blende. Nach [3]
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Dabei ist das Flachenelement dS gegeben durch dy - dz. Mit den Substitutio-
nen o = kaY /2R und 8 = kbZ /2R folgt:

+8

et —io :
kY e'“ —e sin o
y=a - =a
/ 2ia o

[N

und entsprechend

+4

e H gy = bsinﬁ .
/ 5

o

Die beobachtbare Intensitéitsverteilung ergibt sich aus dem halben Betrags-
quadrat der elektrischen Feldstarkeamplitude:

e kR > /sina\? sin 3 2
o= (emsga) - (50) - (5)

Es ergibt sich eine dhnliche Intensitétsverteilung, wie sie bereits beim Einzel-
spalt dargestellt wurde, allerdings als Produkt der zwei Funktionen fiir die
einzelnen Dimensionen der Blende.

3.3.2 Die Beugung an einer kreisférmigen Blende

Genau wie bei der rechteckigen Offnung aus Abb. 3.8 soll auch die Beugung
an einer runden Offnung in Abb. 3.9 unter Annahme der Fraunhofer-Nhe-
rung berechnet werden. Diese Berechnung ist von besonderer Bedeutung fiir
optische Instrumente, da die verwendeten Linsen meistens rund sind. Die
Beugung an diesen Linsen fiihrt zur Auflésungsgrenze eines abbildenden In-
struments.

Entsprechend der Geometrie einer runden Offnung ist es zweckméBig,
Polarkoordinaten einzufiihren. Fiir die Koordinaten der Offnung soll gelten:

z=pcos¢y und y=psing.
Die Koordinaten der Beobachtungsebene sind gegeben durch
Z =qcos® und Y =g¢sind.

Das Flachenelement dS ist in Polarkoordinaten durch pd¢dp gegeben. Mit
den eingefithrten Koordinaten ergibt sich

—1kR y:
E(P)=Q-Es® // 542) cos(6=®) 1oy

p=0 =0
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Abb. 3.9. Die kreisférmige Blende. Nach [3]

Das auftretende Winkelintegral
2m
R
=0

ist bekannt unter dem Namen Bessel-Funktion nullter Ordnung.
Die Bessel-Funktionen treten sehr hiufig bei zylindersymmetrischen Pro-
blemen auf. Ganz allgemein sind sie definiert durch

2w
i i(mv+u cos V)d
In(u)=——|[e€ V.
m(®) 21 /
0
Die Bessel-Funktionen sind langsam abnehmende, anndhernd periodische
Funktionen, wie aus Abb.3.10 zu erkennen ist. Mit aufsteigender Ordnung
zeigen sie wechselnde Symmetrie. Sie sind daher mit den trigonometrischen
Funktionen vergleichbar.
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Abb. 3.10. Die ersten drei Bessel-Funktionen. Nach [3]

Das Beugungsintegral ldsst sich mit Hilfe der Bessel-Funktion wie folgt
schreiben:

—ikR y
B(P) = Q- 5 2 [ o (M0 pap.

p=0

An dieser Stelle lisst sich ein niitzlicher Zusammenhang der Bessel-Funktio-
nen ausnutzen. Die Bessel-Funktion erster Ordnung ldsst sich darstellen durch
1 u
Ji(u) =~ /u’Jo(u')du’
U
0

Mit der Substitution w = kpg/R lédsst sich das Beugungsintegral insgesamt
wie folgt schreiben:

B(P) = Q- B (z )

w)wdw

efikR

R kaq )

Die beobachtbare Intensitétsverteilung ist wiederum durch das halbe Be-
tragsquadrat der elektrischen Feldstéirke gegeben:

e—ikRN 2 R kaq 2
)

Wie zu erwarten war, ist das Beugungsbild unabhingig von der Winkelkoor-
dinate und deshalb rotationssymmetrisch.

Soll die Intensitdt im Zentrum des Beugungsmusters bestimmt werden,
ist zu beachten, dass sowohl die Bessel-Funktion .J; als auch der Nenner der

:27ra2-Q'E5

_/0
(%
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j}bb. 3.11. Radiale Intensitétsverteilung des Beugungsbildes einer kreisférmigen
Offnung. Nach [3]

zweiten Klammer fiir ¢ = 0 verschwinden. Der Grenzwert ldsst sich mit der
L’Hépital-Regel zu 1/2 bestimmen. Deshalb wird die Intensitit im Zentrum

—i 2
I(0) = % <7ra2~Q-Ee PfR) .

Identifiziert man ma? mit der Fliche der Offnung, ergibt sich dasselbe Ergeb-
nis wie bei der rechteckigen Blende.

Wenn R als konstant angenommen wird, also fiir kleine Winkel 0, wird
unter Beachtung von sin 6 = ¢/R das Beugungsmuster beschrieben durch

2J; (kasin 9)} 2

sin 6

1(6) = 1(0) - [

Die in Abb. 3.11 dargestellte Funktion zeigt die radiale Intensitéitsverteilung
des Beugungsbildes einer kreisférmigen Offnung. Das Beugungsbild besteht
aus einem hellen Kreis, dem Airy-Scheibchen, umgeben von konzentrischen
Ringen abnehmender Intensitét. Diese Ringe heiflen Airy-Ringe. Die dunklen
Ringe entsprechen den Nulldurchgéngen der Bessel-Funktion erster Ordnung.
Die erste Nullstelle findet sich bei u = 3,83. Der Radius der ersten Dunkelzone
ist deshalb gegeben durch

Q= 1,22R—/\.
2a



66 R. Miiller und T. Fernholz

3.3.3 Das Auflésungsvermégen eines optischen Instruments

Fiir ein optisches System kann die Entfernung R, also die Entfernung der
Abbildungsebene von der Linse, durch die Brennweite f abgeschéitzt wer-
den. Mit dem Linsendurchmesser D ergibt sich eine wesentliche Formel fiir
optische Instrumente:

qQ = 1,22% .

Der Durchmesser eines Airy-Scheibchens ist bei sichtbarer Strahlung in
grober Niherung gleich dem reziproken Offnungsverhiltnis oder der f-Zahl
in Millionstel Meter. Fiir die Entwicklung von Mikroskopen ist das von grofier
Bedeutung. Selbst bei einem idealen Linsensystem, d.h. ohne Aberrationen,
konnen die Bildpunkte bei sehr kleinen Strukturen nicht eindeutig den Ob-
jektpunkten zugeordnet werden. Ab einer gewissen Objektgrofle macht sich
immer die Beugung bemerkbar. Selbst ,,unendlich® kleine Objektpunkte er-
scheinen mindestens in der Grofie eines Airy-Scheibchens. Dadurch kommt es
zu einer nicht unterschreitbaren Auflosungsgrenze. Man spricht von der beu-
gungsbegrenzten Abbildung. Der Radius des Airy-Scheibchens wird kleiner,
je groBer der Linsendurchmesser oder je kleiner die Wellenlédnge ist. Deshalb
werden in der Lichtmikroskopie Immersionsélobjektive eingesetzt. Das Ol hat
einen hohen Brechungsindex und verkiirzt damit die Wellenlénge, wodurch
eine bessere ortliche Auflosung moglich wird.

Die Auflésungsgrenze kann auf verschiedene Weisen definiert werden. In
Abb. 3.12 sind jeweils zwei Beugungsbilder dargestellt, die durch zwei punkt-
formige Lichtquellen entstehen wiirden. Fiir die eindeutige Trennbarkeit der
beiden Bilder gibt es verschiedene Kriterien. Das Rayleigh-Kriterium besagt,
dass zwei Bildpunkte als gerade noch getrennt angesehen werden koénnen,
wenn das Zentrum des einen Airy-Scheibchens in die erste Dunkelzone des
anderen fillt. Die Resultierende zeigt ein kleines Minimum zwischen beiden
Maxima, und eine Unterscheidung ist moglich. Wird der Abstand verkleinert,
verschwindet schliefllich das Minimum, und das Sparrow-Kriterium ist erre-
icht. Wie die Praxis gezeigt hat, ist letzteres das realistischere Unterscheid-
barkeitskriterium.

3.4 Fresnel-Beugung

Eine etwas andere Ndherung des Beugungsintegrals stammt von Fresnel. Es
zeigt sich, dass diese Naherung auch im Nahfeldbereich hinter einem beugen-
den Objekt angewendet werden kann. Zur Verdeutlichung wird die Geometrie
an einer rechteckigen Blende dargestellt.

Der Nullpunkt der Anordnung aus Abb. 3.13 sei durch den Schnittpunkt
der Verbindungsgeraden zwischen Quelle und Beobachtungspunkt mit der
Offnung gegeben.
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Abb. 3.12. Verschiedene Auflosungskriterien. Nach [3]
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Abb. 3.13. Zur Fresnel-Beugung an einer rechteckigen Offnung. Nach 3]

Ist die Quelle nicht unendlich weit von der Offnung entfernt, muss sie als
Kugelwelle betrachtet werden. Fiir den Feldstédrkefluss am Ort des Fléchen-
elements dS gilt

Ey _.
—eTike

Eo =
sp)\

Diese Gleichung stammt, wie auch der korrekte Neigungsfaktor @), aus der
Kirchhoff-Beugungstheorie. Das Beugungsintegral wird damit zu

efik(p‘i'r)
S

Die Absténde p und r sind die Abstéinde des Flachenelements von der Licht-
quelle und vom Beobachtungspunkt.

Wenn die Offnung klein gegeniiber den Abstéinden ist, kénnen der Nei-
gungsfaktor und der Nenner als konstant angenommen werden. Bei der gefor-
derten Geometrie ist der Neigungsfaktor 1. Da der Exponent weit empfind-
licher von der Néherung abhéngt, miissen hier mehr Entwicklungsterme be-
riicksichtigt werden.

Die Summe der beiden Absténde ist gegeben durch

p+r= \/p§+y2+22+\/r3+y2+22.
Né&herungsweise ergibt sich

2P0 +T0

p+r=po+ro+y’+z
2poto
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Das Beugungsintegral wird dann zu

E(P) = )\ 71k(P0+T0)// 7Zk (v?+2? gggfé’)ds
PoTo

Es lassen sich die Variablen u und v einfithren, sodass gilt:

2 2
U=y 7(/)0—1—7*0) und v=1z 7(/)04—7"0)'

POTOA POTOA

Das Beugungsintegral ldsst sich dann schreiben als

U2 V2
E(P — Eyo e—ik(p0+r0) eiﬂ'u2/2_ imv?/2 dvdu .
2 (po +70)
U1 V1
Wird zusétzlich noch gefordert, dass die Integrationsfliche rechteckig ist,
kann das Integral separiert werden. Die Integrationsgrenzen v; und vy sind
also unabhéngig von u, und das Integral zerfillt in ein Produkt. Die auftre-

tenden Integrale werden Fresnel-Integrale genannt. Sie sind wie folgt definiert:

s 2
Tw'
= [ cos
0

Beachtet man noch, dass der Term vor dem Integral gerade Hilfte der unge-
storten Welle Ey darstellt, erhédlt man

dw’" und S(w / sin ——
0

B(P) = “X{C(u) +i8()} 22 - {C0) + S}

Die Auswertung des Integrals fiir alle Punkte der Beobachtungsebene ist recht
kompliziert. Allerdings ergibt sich noch eine Vereinfachung, wenn nicht der
Beobachtungspunkt sondern die Offnung ,,bewegt® wird. Dann #ndern sich
nur die Begrenzungswerte der Integrale. Das Beugungsbild wird dabei iiber
den Punkt P hinweggeschoben. Der Fehler, der dabei gemacht wird, ist klein,
wenn der Abstand der Lichtquelle von der Offnung viel groBer ist als die
AusmaBe der Offnung. Das ist besonders beim Einfall einer ebenen Welle der
Fall.

3.4.1 Die Cornu-Spirale
Die aus den Fresnel-Integralen zusammengesetzte komplexe Funktion

B(w) =C(w) +1i-S(w)

ldsst sich in der komplexen Ebene darstellen. Der Graph der Funktion
(Abb. 3.14a) ist die Cornu-Spirale. Es ist leicht einzusehen, dass der Kur-
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Abb. 3.14. Die Cornu-Spirale (a) und die Beugung an einer Kante (b). Nach [3]
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venparameter w gerade die Bogenlinge der Spiralkurve ist.! Definiert man

Bia(w) = {C(w) +i-S(w)},;

w1

dann ergibt sich fiir die Intensitét des Beugungsbildes (Abb. 3.14b)
1
I(P) = ZO|Bl2(U)|2 [ Bia(v)[*

Das bedeutet, dass sich die Intensitét aus den Léangen der Differenzvektoren
Bi2(u) und Bio(v) bestimmen lisst. Fiir jede Position der Blende werden also
die Integrationsgrenzen bestimmt, in » und v umgerechnet und an der Cornu-
Spirale abgetragen. Damit ist eine ,relativ® einfache geometrische Methode
gegeben, um ein Beugungsbild zu bestimmen. Als Beispiel ist hier die Beu-
gung an einer Kante dargestellt. Das Problem variiert nur noch in einer Di-
mension, sodass nur ein Differenzvektor bestimmt werden muss. Die eine Inte-
grationsgrenze liegt immer im Unendlichen (offener Halbraum). Deshalb liegt
die Spitze des Differenzvektors immer im Zentrum des einen Spiralarms. Liegt
die Kante genau auf der Verbindungslinie zwischen P und der Lichtquelle, ist
die andere Integrationsgrenze gerade Null, der Fulpunkt des Vektors liegt im
Ursprung. Die Intensitét ist demnach von Null verschieden. Die Graphik zeigt
den Intensitidtsverlauf hinter einer Kante. Beispielhaft sind 5 verschiedene
Differenzvektoren eingezeichnet.
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CUk W=

[

Fiir das Linienelement dl der Spiralkurve gilt
di* = dC? + dS”.

Die Differentiale der Funktionen C und S sind gegeben durch

2 2

;U dw und dS =sin w

dC:cosﬂ- dw .

Demnach gilt:

2 2
di* = (cos2 % + sin? %) dw? = dw? .
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In diesem Beitrag werden einige Grundbegriffe erlautert, die fiir die Optik
mit Laserlicht von zentraler Bedeutung sind. Wir fiihren den Begriff der
Kohérenz ein, betrachten die rdumliche Ausbreitung eines kohéirenten Laser-
strahls und beschreiben elementare Grundlagen der resonanten optischen
Wechselwirkung von Laserlicht mit Materie.

Das von Lasern emittierte Licht zeichnet sich gegeniiber klassischen Licht-
quellen wie der Sonne oder Glithlampen durch eine auflerordentlich hohe
Interferenzfihigkeit aus. Diese elementare Kohérenzeigenschaft des Laser-
lichts hat weitreichende Konsequenzen und erdffnet eine Vielzahl von wichti-
gen Anwendungsmoglichkeiten wie z.B. die Laserinterferometrie und die Holo-
graphie.

In diesem Beitrag kann das gesamte Gebiet der Optik mit kohdrentem
Licht selbstverstindlich nicht umfassend behandelt werden; hierzu sei der
Leser auf weiterfithrende Literatur verwiesen. Wir wollen uns hier auf die
Einfithrung und Klirung einiger wesentlicher Grundbegriffe beschrénken.

Im ersten Teil werden wir uns mit dem Kohérenzbegriff an sich befassen
und ihn genauer erldutern und spezifizieren, indem wir die zeitliche und rdum-
liche Kohérenz diskutieren. Im zweiten Teil werden wir die Ausbreitung von
kohédrentem Licht betrachten und den Lichtstrahl, den eine Laserquelle emit-
tiert, als einen sog. Gauf-Strahl beschreiben. Aus diesem Modell lasst sich
dann u.a. ableiten, unter welchen Bedingungen eine optimale Fokussierung
des Laserlichts z.B. fiir eine medizinische Anwendung erreichbar ist. Im drit-
ten Teil werden wir Grundelemente der resonanten optischen Wechselwirkung
mit Materie betrachten, die Begriffe Absorption und Dispersion einfithren und
den Zusammenhang mit der Lasertheorie diskutieren.

4.1 Der Kohirenzbegriff

Dem Begriff der Kohéirenz kommt in der Optik mit Laserlicht eine besondere
Bedeutung zu, da hier die Wellennatur des Lichts im Gegensatz zur geo-
metrischen Strahlenoptik eine zentrale Rolle spielt und auch den Schliissel zu
vielen neuen Anwendungen liefert.

4.1.1 Interferenzfihigkeit des Lichts

Die Fahigkeit zur Interferenz, die das Licht aufgrund seiner Wellennatur
aufweist, ist das grundlegende Kohérenzphidnomen, das fiir viele praktische



74 R. Grimm

Anwendungen grofie Bedeutung hat. So wird der Begriff der Kohérenz, ob-
wohl er sich nach heutiger Definition ganz allgemein auf alle moéglichen Kor-
relationseigenschaften eines Lichtfeldes bezieht, sehr oft mit dem der Inter-
ferenzfihigkeit des Lichts (Kohérenz erster Ordnung) gleichgesetzt. Auch wir
wollen hier, ohne auf abstraktere Lichteigenschaften (Kohiirenz hoherer Ord-
nung) einzugehen, die Kohiirenz in diesem Sinne beschreiben.

Lichtfelder kénnen wir dann als interferenzfihig betrachten, wenn feste
Phasenbeziehungen bestehen. Um dies zu verdeutlichen, betrachten wir zwei
Lichtwellen, die am betrachteten Ort durch die elektrischen Feldstéirken®

E;(t) = A; cos(wt + ¢;) (4.1)

mit den Amplituden A; und Phasen ¢; (i = 1, 2) beschrieben werden. Fiir die
Gesamtintensitét I der beiden iiberlagerten Felder ergibt sich durch Quadrie-
rung der resultierenden Feldstérke und zeitliche Mittelung iiber den schnell
oszillierenden Anteil ({...)) der Ausdruck

1 1
I o ((E1+ E»)?) = §A§ + §A§ + A1 Az cos Ag. (4.2)

Die Gesamtintensitéit ergibt sich damit als Summe der beiden einzelnen Inten-
sititen (o< A?) und eines zusétzlichen Interferenztermes (o< Aj As). Aufgrund
des letzteren variiert die Intensitéit mit der relativen Phase A¢ = ¢1 — oo,
wie Abb. 4.1a fiir den Fall gleicher Intensitidten der beiden beteiligten Felder
zeigt: Es kommt zu konstruktiver (¢ = n - 27) und destruktiver Interferenz
(6= (n+ 1) -2m).

Die relative Phase beider Felder kann aber ihrerseits zeitliche Fluktua-
tionen aufweisen. In Abb.4.1b ist die Interferenz fiir einen Fall dargestellt,
in dem die Phasendifferenz um den Mittelwert A¢ mit einer Schwankungs-
breite von ca. 7/2 fluktuiert. Die Phasenschwankungen fithren zu schnellen
Intensitdtsschwankungen, die in Praxis i. Allg. so schnell sind, dass sie nicht
aufgelost werden konnen. Der Beobachter sieht dann eine mittlere Intensitét
als Funktion der Phase, entsprechend der gestrichelten Linie in Abb. 4.1b.
Damit tritt ein deutlicher Verlust des Interferenzkontrastes auf, denn eine
konstruktive bzw. destruktive Interferenz tritt nur partiell auf. Abbildung 4.1c
zeigt den Fall einer sehr groflen Phasenfluktuation mit Abweichungen > 2.
In der mittleren Intensitét ist der Interferenzkontrast vollig verschwunden.

In den meisten praktischen Féllen reicht es vollig aus, einen der bei-
den Extremfille zu betrachten: Bei konventionellem Licht (z.B. Sonne oder
Glithlampe) sind die Phasenfluktuationen so grof};, dass Interferenzeffekte in
der Regel vernachléssigt werden koénnen. Sind die beiden beteiligten Licht-
felder von der gleichen Laserlichtquelle abgeleitet, liegt oft der phasenstarre
Fall vor, sodass die Interferenz in vollem Mafl auftritt.

! 'Wir beschrénken uns auf den Fall, dass die interferierenden Felder gleich polari-
siert sind und wir die Feldstirken in skalarer Form ausdriicken kénnen.
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Intensitat,

mittlere Phasendifferenz

Abb. 4.1. Illustration der Interferenz von zwei Lichtfeldern in Abhéngigkeit einer
mittleren relativen Phase. (a) phasenstarrer Fall, (b) mit méfBiger Fluktuation der
relativen Phase, (¢) mit starker Fluktuation. Die gestrichelten Linien in (b) und
(c) zeigen die iiber die Fluktuation gemittelte Intensitét, wie sie ein Beobachter
sieht

Den Begriff der Kohérenz eines Lichtfeldes konnen wir nun iiber die
F&higkeit des Feldes zur Interferenz mit sich selbst einfithren. Hierzu betrach-
tet man es zu verschiedenen Zeiten oder an verschiedenen Orten und unter-
sucht in einer geeigneten experimentellen Anordnung den Kontrast bei der
Interferenz. Hierbei wird héufig eine Einteilung in zwei Klassen vorgenom-
men, indem man, wie im Folgenden nédher erlautert, die sog. zeitliche und
rdumliche Kohérenz unterscheidet.

4.1.2 Zeitliche Kohirenz

Die zeitliche Kohirenz beschreibt, inwieweit das betrachtete Lichtfeld E(r,t)
an einem festen Ort r zu verschiedenen Zeiten eine feste Phasenbeziehung
aufweist. Hierzu untersucht man entsprechend (4.2) die mogliche Interferenz
von Ey = E(r,t) und Fy = E(r,t + 7) als Funktion der Zeitdifferenz 7,
im Mittel {iber die Zeit t betrachtet. Diese Zeitmittelung entspricht der in
Abb. 4.1 illustrierten Mittelung iiber die Phasenfluktuationen. Typischerweise
wird man fiir hinreichend kleine Zeitdifferenzen 7 < 7, eine vollsténdige In-
terferenz feststellen, die dann bei groen Zeitdifferenzen 7 > 7. verschwindet.
Der Ubergang zwischen Kohirenz und Inkohiirenz wird dabei durch die sog.
Kohdrenzzeit 7. charakterisiert.
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Die Kohérenzzeit ist dementsprechend ein Mafl dafiir, {iber welche Zeit
hinweg man eine Lichtwelle als phasenstarre Sinusschwingung betrachten
kann. In einem Zeitabstand 7. beginnen Phasenfluktuationen deutliche Ein-
fliisse auf den Interferenzkontrast zu haben. Da Phasenschwankungen auch
eine gewisse Unbestimmtheit der Frequenz bedingen, héingt die Kohirenzzeit
T. mit einer endlichen spektralen Breite Av des Lichts zusammen. Wie sich
durch eine Fourier-Analyse zeigen lisst, gilt ndherungsweise die einfache
Beziehung

1
2rAv

Te =~ (43)

Wenn wir ein Lichtfeld betrachten, das sich in einer festgelegten Richtung
mit der Geschwindigkeit ¢ ausbreitet (wie z.B. der von einem Laser emittierte
Strahl), gilt E(r,t + 7) = E(r — c7,t), und die Frage der Kohérenz zu den
verschiedenen Zeitpunkten ¢ und ¢ + 7 ist gleichbedeutend mit der Kohérenz
an den verschiedenen Orten r und r — ct, deren Verbindungslinie auf die
Lichtquelle weist. Der Kohérenzzeit entsprechend definiert man daher die
sog. Kohdrenzlinge

le = cTe . (4.4)

Der Einfluss der Kohérenzzeit bzw. -linge léasst sich experimentell sehr
schén mit Hilfe eines Michelson-Interferometers demonstrieren (Abb.4.2).
Der einlaufende Lichtstrahl wird dabei zunéchst durch einen halbdurchléssi-
gen Spiegel in zwei gleich intensive Teilstrahlen aufgespalten. Diese werden
dann durch hochreflektierende Spiegel in sich zuriickgeworfen und durch den
halbdurchléssigen Spiegel wieder iiberlagert. Im Experiment beobachtet man
die Gesamtintensitit I; des Ausgangsstrahls als Funktion der Wegldngen-
differenz Az zwischen den beiden Interferometerarmen, die sich durch Ver-
schieben eines der riickreflektierenden Spiegel leicht variieren lésst.

Bei Verwendung von kohérentem Licht beobachtet man das in Abb. 4.2
dargestellte, obere Interferenzmuster, das eine vollstindige Modulation der
Ausgangsintensitit zwischen 0 und Iy zeigt. Im Fall geringer zeitlicher Ko-
hirenz zeigt sich nur dann ein Interferenzmuster, wenn Az klein ist. Fiir
Ax > 7. zeigen sich keine Interferenzeffekte, und der Ausgangsstrahl hat
einfach die Summenintensitit der beiden Teilstrahlen. Das untere Interferenz-
muster in Abb. 4.2 entspricht dem Fall einer Kohérenzlénge 7. von nur weni-
gen optischen Wellenldngen A.

,, Weifles* Licht, wie es von der Sonne oder einer Glithlampe emittiert wird,
hat eine spektrale Breite Av, die vergleichbar ist mit der Zentralfrequenz v
der Emission. Aus (4.3) und (4.4) ergibt sich so eine Kohérenzlénge von
~ A/ (2m), die (bis auf den Faktor 27) der Zentralwellenlinge A = ¢/v der
Emission entspricht. So zeigt das Michelson-Interferometer fiir ,,weiffes“ Licht
nur ein einziges ausgepriagtes Maximum der Ausgangsintensitéit bei Az = 0,
und weitere Interferenzmaxima werden kaum beobachtet. Durch spektrale
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Abb. 4.2. Messung der zeitlichen Kohérenz mit einem Michelson-Interferometer.
Die beiden dargestellten Interferenzmuster zeigen den Fall perfekter und geringer
Kohérenz

Filterung des weiflen Lichts lisst sich die spektrale Breite des Lichts (auf
Kosten der Gesamtintensitiit) deutlich einengen, wobei sich Kohirenzléngen
von ca. 100 A (~ 50 um) verhéltnisméafig leicht erreichen lassen. Gute Spekt-
rallampen (z.B. Quecksilberdampflampen) kénnen durchaus Licht mit einer
Spektralbreite von ~ 1 GHz liefern, wodurch sich bereits Kohérenzléingen im
cm-Bereich ergeben.

Kontinuierlich emittierende Laser erreichen typischerweise spektrale Brei-
ten in der Gréflenordnung von 1 MHz, sofern sie auf nur einem longitudi-
nalen Mode des Laserresonators betrieben werden (,,single-mode laser“). Die
entsprechenden Kohérenzldngen liegen bei einigen 10m oder mehr. Auf der
Léngenskala eines typischen Experiments, z.B. eines Holographieaufbaus, ist
das Licht damit vollstindig kohérent. Es sei bemerkt, dass man durch An-
wendung ausgefeilter Techniken bereits Laserlicht mit einer spektralen Breite
deutlich unterhalb von 1Hz realisieren konnte. Die Weglidngendifferenz in
einem Michelson-Interferometer kénnte in diesem Fall bis zu 100 000 km be-
tragen, ohne dass die Interferenz verschwindet.

4.1.3 Réiumliche Kohirenz

Zur Beschreibung der raumlichen Kohiirenz wird das Lichtfeld E(r,t) zu
einem festen Zeitpunkt ¢ an zwei verschiedenen Orten r; und 7o betrachtet,
die gleich weit von der Lichtquelle entfernt sind. Eine ideal punktférmige
Lichtquelle weist — vollig unabhéngig von ihren zeitlichen Kohérenzeigen-
schaften — eine perfekte rdumliche Kohérenz auf, denn das Licht (eine Ele-
mentarwelle in Huygenschen Sinne) erreicht die beiden Orte 71 und 7o immer
mit genau der gleichen Phase. Fiir eine Lichtquelle mit einer endlichen Aus-
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dehnung d findet man an zwei Orten, die beide die gleiche Entfernung L
von der Quelle haben, dann Kohérenz, wenn der Abstand der beiden Punkte
voneinander die Grofle

leL = )\% (4.5)
nicht iiberschreitet, die auch als transversale Kohdrenzlinge bezeichnet wird.

Die offensichtliche Tatsache, dass eine Lichtquelle eine hohe rdumliche,
d.h. transversale Kohérenz liefern kann, wenn sie nur klein genug ist, hat
fiir Interferenzexperimente mit klassischen Lichtquellen zentrale Bedeutung.
Durch einen einfachen engen Spalt erreicht man hier mit ,, weiflem* Licht eine
hohe rédumliche Kohérenz und kann Interferenzerscheinungen z.B. in einem
Young-Doppelspaltversuch beobachten.

Fiir Laserlicht spielt der Begriff der rdumlichen Kohérenz keine grofie
Rolle, denn Laserlicht ist praktisch beliebig rdumlich kohérent, sofern der La-
serbetrieb auf nur einen transversalen Resonatormode beschrénkt ist (trans-
versal ,,single-mode®).

Fassen wir kurz zusammen: Die zeitliche Kohérenz wird durch die endliche
Bandbreite der Lichtquelle bestimmt, wihrend die rdumliche Kohérenz mit
der endlichen Ausdehnung der Lichtquelle zusammenh#ngt. Laserlicht weist
im Gegensatz zu klassischen Lichtquellen eine sehr hohe zeitliche und raum-
liche Kohérenz auf, sodass man es in vielen Fillen als perfekt kohérent anse-
hen kann.

4.2 Ausbreitung von Laserlicht: der Gauf3-Strahl

Das von einer Laserquelle emittierte Licht ldsst sich wegen seiner starken
Biindelung oft als Strahl im Sinn der geometrischen Optik beschreiben. Bei
genauerer Betrachtung hat der Laserstrahl aber eine endliche Ausdehnung
und ist eigentlich eine Lichtwelle. Wie man eine solche ,strahlartige® Welle
beschreibt und welche Konsequenzen sich daraus fiir die Ausbreitung von
Laserlicht ergeben, wollen wir in diesem Abschnitt diskutieren.

Ausgangspunkt fiir unsere Betrachtungen ist die Wellengleichung

9 1 O0*E

V*E = 2 (4.6)
wie sie sich direkt aus den Maxwell-Gleichungen im Vakuum ergibt. Hier
bezeichnet V2 den Laplace-Operator, der in kartesischen Koordinaten die
Darstellung V? = §%/0x22 + 02 /0y? + 0%/02? besitzt. Wir interessieren uns
hier nur fiir ein monochromatisches Laserfeld der Frequenz w, und wir wollen
uns, ohne auf Effekte der Lichtpolarisation einzugehen, auf eine skalare Theo-
rie beschrianken, die fiir unseren Zweck vollig ausreicht. Daher machen wir
den Ansatz

E(r,t) = Re(E(r) - e” ™), (4.7)
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wobel wir uns der vorteilhaften komplexen Schreibweise fiir das elektrische
Feld mit der komplexen Amplitude E bedienen. So ergibt sich die zeitun-
abhéngige skalare Wellengleichung

V2E+KE=0, (4.8)

die als Helmholtz-Gleichung bezeichnet wird. Die Grofle k = w/c = 27/ X ist
dabei die sog. Wellenzahl.

Zwei mogliche Losungen von (4.8) sind in der Physik wohlbekannt: die
ebene Welle e?*" und die Kugelwelle r~e?*". Beide Wellenformen sind aller-
dings unendlich ausgedehnt und daher zur Beschreibung einer , strahlartigen®
Welle ungeeignet.

Wir nehmen jetzt an, dass sich der zu beschreibende Lichtstrahl in z-
Richtung ausbreitet und dass er dabei nicht zu stark von einer ebenen Welle
abweicht. Daher machen wir durch Abseparierung eines ebenen Wellenanteils
e'** den Ansatz

E(r) = ¢(r) e . (4.9)

Die GroBe ¢ (r) beschreibt hier eine Modifikation der ebenen Welle. Mit
diesem Ansatz gehen wir in die skalare Wellengleichung (4.8). Dabei ver-
nachlissigen wir den Term 9%1/022, da ja die Ortsabhiingigkeit im Wesentli-
chen in dem Faktor e’*# enthalten sein soll, sodass 1 nur noch schwach von z
abhéngt. So ergibt sich fiir ¢ die folgende Differentialgleichung, die paraziale
Wellengleichung genannt wird:

0? 0? 0
—+ = = —2ik—1). 4.1
(axZ * (‘3y2> v ! 821’/} (4.10)
Als einfachste Losung findet man den Gauf-Strahl
= A0 0P[R (2) | Gikp?[2R(2) | o—id(2) 4.11
¥(r) Aw(z)e e e ) (4.11)

wobei p = /22 + y?2 die Entfernung von der Strahlachse angibt. Diese Losung
lésst sich als Produkt von drei Termen anschaulich interpretieren:

(i) Der erste Term beschreibt das transversale Strahlprofil, fiir das man
die Form einer Gauf-Glockenkurve findet. Der z-abhéingige Strahlradius (be-
zogen auf die Abnahme der Feldstiirke auf den e-ten Teil) ist dabei durch

w(z) = wor/1 + (2/2)? (4.12)

gegeben. Der kleinste Strahlradius wg, der bei z = 0 auftritt, wird als Strahl-
taille bezeichnet. Die Grofle
-



80 R. Grimm

wird Rayleigh-Ldnge genannt; ihre anschauliche Bedeutung wird etwas weiter
unten deutlich werden. Der Vorfaktor wg/w(z) beriicksichtigt, dass der Strahl
eine konstante, d.h. z-unabhéngige Lichtleistung transportiert. Bei zunehmen-
dem Strahlradius muss die Feldstérke wegen der Energieerhaltung natiirlich
abnehmen. Fiir die Intensitét I = Jceg|t|* des GauB-Strahls erhélt man

(&) U) — 992 /w3 (2
I(p,2) = = AP (Oz)e 207w (z) (4.14)

(ii) Der zweite Term ist ein Phasenfaktor, der eine Kriimmung der Wellen-
fronten mit dem Radius

R(z)=z+ 20 (4.15)
z
beschreibt. Die Welle dhnelt also in dieser Beziehung einer Kugelwelle mit
dem entsprechenden Kriimmungsradius R(z).
(iii) Der dritte Term ist ein weiterer Phasenfaktor, fiir den man

¢(z) = arctan(z/zo) (4.16)

findet. Auf eine Diskussion dieser Phase, die fiir die genaue Resonanzlage in
einem optischen Resonator durchaus eine wichtige Rolle spielt, kénnen wir
hier verzichten.

Der GauB-Strahl ist in Abb. 4.3 illustriert. Seine Form ist bei gegebener
Lichtwellenlinge A durch nur eine Grofle vollstdndig charakterisiert: durch
die Strahltaille wqy oder alternativ auch durch die Rayleigh-Lénge zg.

Betrachten wir den Gau-Strahl nun in drei Grenz- bzw. Spezialfillen:

1. Innerhalb des Rayleigh-Bereichs (z < 2g) erhélt man fiir die Kriimmung
der Wellenfronten aus (4.15) ndherungsweise R(z) = 23/z > 2. In der
Néihe der Strahltaille kann man den Gauf3-Strahl daher als nahezu ebene
Welle mit einer transversalen Ausdehnung von wg ansehen.

2. Fir z = zp findet man mit R(z9) = 2zp die maximale Wellenfron-
tenkriimmung. Der Strahlradius betréigt hier w(z9) = v/2wp.

2'{,”[] IIIIIIII —
...... II|'||'|'|||||||II

I
“”'I“mnn it i il !
WH““J'\..|l.”l...:l.::l:::|'||||,|,|,|,|,|,|,|,|,|,|,|,|_|,|muhn!:l!! iy
|II|I|I|,|||||III|II||||IHIII ---- Sy .'.'.'.”"“I“Illn |

...........
22

N iy

Abb. 4.3. Illustration eines Gauf}-Strahls. Dargestellt sind die Phasenfronten in-
nerhalb des Strahlradius w(z) sowie ein typisches Intensitétsprofil
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3. Weit auflerhalb des Rayleigh-Bereichs (z > zp) ergibt sich aus (4.15) die
Naherung R(z) = z. Der Strahl entspricht in der N&he der Strahlachse
einer Kugelwelle mit Zentrum bei z = 0. Fiir den Strahlradius w(z) erhélt
man in diesem Fall aus (4.12) die Nidherung w(z) = wg-z/zg. Der Strahlra-
dius wichst also aulerhalb des Rayleigh-Bereichs proportional zur Ent-
fernung an, d.h. er weist eine konstante Divergenz auf, die sich durch den

Divergenzwinkel
0 ~ w(z) ~ 20— A (4.17)
z 20 TWo

beschreiben lésst.

Dieses Resultat fiir z > zp ist der Divergenz sehr dhnlich, die man im
Fernfeld bei der Beugung einer ebenen Welle an einer kreisrunden Offnung
erhélt. Je kleiner der Radius r dieser Blende ist, desto stirker treten selbst-
verstidndlich Beugungseffekte auf. Oft findet man hierfiir in Lehrbiichern die
Definition eines Fernfelddivergenzwinkels § = 0.61 A/r. Der Vergleich mit
(4.17) zeigt, dass die Divergenz eines Gauf-Strahls mit Taille wy von glei-
cher Groflenordnung ist wie die resultierende Divergenz bei der Beugung
einer ebenen Welle an einer Blende mit Radius r ~ wg. Die Aufweitung des
GauB-Strahls im Fernfeld ist offensichtlich ein Beugungseffekt. Tatséchlich ist
das Gauf3-Strahl-Profil sogar ein Optimalfall, denn es ergibt bei gegebenem
Strahldurchmesser bei z = 0 die geringste Divergenz im Fernfeld.

Diese Resultate haben wichtige Konsequenzen fiir die Ausbreitung eines
Laserstrahls, wie wir an zwei Beispielen verdeutlichen wollen: Betrachten wir
z.B. den Strahl eines HeNe-Lasers (A = 633 nm), der aus dem Laserresonator
mit einem Radius von 0,5 mm austritt. Fiir die Rayleigh-Lénge erhalten wir
damit die Abschitzung? zy ~ 1,25m. Wenn wir uns dafiir interessieren, wie
grof} der Laserstrahl nach 100m geworden ist, befinden wir uns also weit
auflerhalb des Rayleigh-Bereichs und erhalten fiir die Divergenz nach (4.17)
den Wert 8 ~ 0,4mrad. Der Strahl weitet sich also auf einer Distanz von
100 m auf einen Radius von ca. 4 cm auf.

Diese Ergebnis ist auch umkehrbar: Ein Strahl eines HeNe-Lasers, der in
einem Abstand von 100m auf einen Radius wg = 0,5 mm fokussiert werden
soll, muss am Ausgangsort einen Radius von 4 cm haben. Mochte man zur
exakten Laserbearbeitung eines Materials einen sehr kleinen Fokus erzeugen
(z.B. wy = 10 pm mit einem Nd:YAG-Laser, A = 1064 nm) erfordert dies eine
Konvergenz des einlaufenden Strahls mit dem Winkel § = 34 mrad. Befindet
sich die fokussierende Optik im Abstand von 20cm vom Fokus, muss der
Strahl dort bereits einen Radius von 6,8 mm haben.

Die Losung der paraxialen Wellengleichung, die wir hier diskutiert haben,
ist nicht die einzige Losung, sondern nur der einfachste Fall (der sog. Grund-
mode) eines vollstindigen Losungssystems, ganz dhnlich wie der gauiférmige

2 Es handelt sich hier um eine untere Abschiitzung, da die Strahltaille irgendwo
im Laserresonator (typische Linge: einige 10 cm) liegt.
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quantenmechanische Grundzustand in einem harmonischen Oszillatorpoten-
tial. Die komplizierteren Losungen, die sog. hoheren transversalen Moden,
zeigen in ihren transversalen Feldverteilungen Knotenlinien, deren Anzahl
von der Ordnung des Modes abhéngt. Dies wird in fast jedem Buch zur
Laserphysik diskutiert. Im Allgemeinen sind solche hoheren Moden aber
unerwiinscht fiir den Laserbetrieb und lassen sich oft auch leicht eliminieren.
Im hier betrachteten Laserbetrieb im transversalen Grundmode, der unseren
Gauf-Strahl produziert, erreicht man eine vollstdndige rdumliche Kohérenz
und auch die beste Fokussierbarkeit.

4.3 Resonante Wechselwirkung
von Laserlicht und Materie

Fiir die Laserphysik ist die resonante Wechselwirkung von Licht und Ma-
terie von grundlegender Bedeutung. Wir wollen hier auf elementare Weise
beschreiben, was mit monochromatischem Laserlicht geschieht, wenn es durch
ein Medium tritt, mit dem es resonant wechselwirkt. Die betrachtete Situa-
tion ist in Abb. 4.4 illustriert. Es ist wohlbekannt, dass das Licht i. Allg. auf
zwei verschiedene Weisen beeinflusst wird: Es kann eine frequenzabhéngige
Abschwichung sowie eine frequenzabhéingige Phasenverschiebung erfahren.
Die entsprechende Absorptions- und Dispersionskurve wollen wir im Folgen-
den in einem einfachen Modell berechnen.

Absarption

Dispersion

Laserlicht

W

resonanl polarisicrbarcs
Medium

Abb. 4.4. Illustration der hier betrachteten Situation: Ein Laserstrahl tritt durch
das Medium, in dem es mit resonant polarisierbaren Atomen (oder Molekiilen)
wechselwirkt

4.3.1 Elektromagnetische Welle im polarisierbaren Medium

Die Ausbreitung der Lichtwelle im polarisierbaren Medium beschreibt die
inhomogene Wellengleichung
1 0°E 1 0°P

vig_ L 0] _ 0 ,
c? Ot? €oc? Ot2
die sich aus den Maxwell-Gleichungen fiir ein elektrisch neutrales und nicht-
magnetisches Medium ergibt. Die Grofie P steht dabei fiir die makroskopische
Polarisation des Mediums, d.h. die Dichte des elektrischen Dipolmoments.

(4.18)
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Im Fall eines optisch linearen Mediums ergibt sich die Amplitude der Po-
larisation proportional zur Amplitude der Feldstéirke; dariiberhinaus miissen
wir aber eine mogliche Phasenverschiebung beachten. Man benutzt daher
iiblicherweise die komplexe Schreibweise E(t) = Re(Fe~™!) und P(t) =
Re(ﬁe‘i“’t) fiir die oszillierenden Groflen elektrisches Feld und Polarisation
und fiithrt eine komplexe Proportionalitdtskonstante ein:

P =¢xE. (4.19)

Die so definierte Groie x wird als komplexe Suszeptibilitdt bezeichnet. Es
sei noch darauf hingewiesen, dass wir uns hier auf ein isotropes Medium
beschrianken, in dem x eine skalare Grofle ist. In einem doppelbrechenden
Medium z.B. ist x ein Tensor zweiter Stufe, der den Feldvektor mit dem
Polarisationsvektor verbindet.

Mit diesem Ansatz reduziert sich die inhomogene Wellengleichung in skala-
rer Form auf

2

V2E + (1+ x)“c’—zE =0. (4.20)

Beim Vergleich mit der im vorangegangen Abschnitt diskutierten Helmholtz-
Gleichung (4.8) sieht man leicht, dass man den Einfluss des polarisierbaren
Mediums auf die Wellenausbreitung dadurch beriicksichtigen kann, dass man
die Lichtgeschwindigkeit ¢ im Vakuum durch ¢/n. mit dem komplexen Bre-
chungsindex n, = /1 + x ersetzt.

Als einfachste Losung der Wellengleichung betrachten wir nun die wohl-
bekannte ebene Welle:

E = ZEexp(—iwt + inkz) + c.c.

[N R

E exp(—iwt + inkz) exp(—gz) +c.c., (4.21)

wobei k = w/c wieder die Wellenzahl im Vakuum ist. Hier sehen wir, dass das
Medium die Welle auf zweierlei Weise beeinflusst: Die Phasengeschwindigkeit
ist nun w/kn = ¢/n mit dem reellen Brechungsindex n = Re(n.), und es
tritt eine zusétzliche Dampfung auf, die durch den Absorptionskoeflizienten
a = 2kIm(n.) beschrieben wird. Die Intensitit der Welle nimmt im Medium
exponentiell (x e~*#*) ab, wie es als Beer-Gesetz bekannt ist.

In dem oft vorliegenden Fall |n.| &~ 1 gilt die Ndherung /T + x ~ 1+ /2,
und es ergeben sich die folgenden wichtigen Beziehungen, die die Dispersion
und die Absorption mit dem Realteil und dem Imaginérteil der Suszeptibilitéit
verbinden:

1
n=1+ 5Re(x) Brechungsindex (4.22)
a = kIm(y) Absorptionskoeffizient . (4.23)
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4.3.2 Kilassisches Oszillatormodell: Absorption und Dispersion

Die eben betrachtete Suszeptibilitdt x ist eine makroskopische GroBe, die
die Polarisierbarkeit des Mediums beschreibt. Wir wollen x nun in einer
einfachen mikroskopischen Theorie berechenen. Dazu bedienen wir uns nun
des sog. Lorentz-Modells und betrachten die durch das Licht angeregten
Atome als klassische Oszillatoren, bei denen ein Hiillenelektron wie mit einer
Feder elastisch an den Rumpf gebunden ist. Wenn man nun z.B. aus einer
spektroskopischen Messung eine bestimmte Resonanzlinie kennt, ergibt sich
aus deren Frequenz wy = 271y unmittelbar die zugehtrige Federkonstante
Kk = mewj, wobei m, die Masse des Elektrons bezeichnet.

Das elektrische Feld des Lichts fithrt zu einer erzwungenen Schwingung
des Elektrons, die durch die Differentialgleichung

G+ Di + wle = —— Be~it (4.24)

Me
beschrieben wird. Die Dampfungskonstante I beriicksichtigt dabei, dass das
oszillierende Elektron durch Strahlung Energie verliert. Aus Larmors Lehr-
buchformel fiir die abgestrahlte Leistung einer beschleunigten Ladung ergibt
sich
e2wd
= Greom (4.25)

Mit dem Ansatz z = e~ erhilt man in der Umgebung einer optischen
Resonanz (|w — wp| < wp) die Losung

R e 1 .
xTr =

; 4.26
Mewo w — wo + 117/2 ( )
wir haben hier angenommen, das? eine schwache Dampfung I' < wq vor-
liegt. Dies ist fiir einen optischen Ubergang immer eine sehr gute Ndherung
(typisch: I'/wg ~ 1078).

Mit dem so berechneten induzierten Dipolmoment —ez des atomaren
Oszillators und der Dichte N der Atome im Medium erhilt man nun die
makroskopische Polarisation

P =N (—ei)

Ne? 1 -

= — E. 4.27
Mewo w — wo + 417/2 ( )

Aus der Definition der komplexen Suszeptibilitit gemi (4.19) (P = eF)
und unter Verwendung von (4.22), (4.23) und (4.25) kénnen wir nun den Ab-
sorptionskoeflizienten und den Brechungsindex des Mediums in der folgenden
Form schreiben:

I?/4
=0 S (4.28)
Qg (wo —w) I

n—1=

T4k (w—wo)? —|—F2/4; (4.29)
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Abb. 4.5. Resonanzverhalten von Absorptionskoeffizient und Brechungsindex

dabei bezeichnet

3
ap = ——N)? (4.30)
27
den Absorptionskoeffizienten auf Resonanz (w = wg). Oft erweist es sich
auch als niitzlich, den Wirkungsquerschnitt ¢ eines Atoms fiir die resonante
Absorption zu betrachten:

@f?’)ﬁ

o= (4.31)

Das Resonanzverhalten von Absorptionskoeffizient und Brechungsindex
ist in Abb.4.5 dargestellt. Die Absorptionskurve entspricht einer Lorentz-
Kurve mit der Halbwertsbreite I'. Die Dispersionkurve zeigt einen Null-
durchgang auf Resonanz; fiir w < wq ist n — 1 positiv, im umgekehrten Fall
negativ. In der direkten Umgebung der Resonanz (jw — wo| < I'/2) fllt
der Brechungsindex mit steigender Frequenz, d.h. es liegt die sog. anomale
Dispersion vor. In hinreichender Entfernung von der Resonanz steigt der
Brechungsindex mit der Frequenz an, was als normales Dipersionsverhalten
bezeichnet wird.

4.3.3 Verbindung zur Quantenmechanik und Lasertheorie

Selbstverstéindlich ist die klassische Theorie des vorangegangenen Abschnitts
nicht dazu geeignet, die Vorgéinge in einem Atom vollstindig und quantitativ
korrekt zu beschreiben. Hierfiir benotigen wir ja die Quantenmechanik. Wir
haben die klassische Theorie aber dennoch verwendet, weil sie fiir die Absorp-
tion und Dispersion von Licht gute und anschauliche Ergebnisse liefert, die
teilweise sogar auch quantitativ vollig korrekt sind (z.B. (4.30) und (4.31)).
Die klassischen Formeln lassen sich auch auf einfache Weise ,,flicken®, sodass



86 R. Grimm

man die quantenmechanisch richtigen Ergebnisse erhélt. Sie sind daher auch
eine niitzliche Grundlage fiir die Lasertheorie.

In der Quantenmechanik fithren wir die betrachtete optische Resonanz-
linie auf einen Ubergang zwischen zwei Energieniveaus im Abstand Awg zu-
riick. Die Resonanzabsorption interpretieren wir als ein Folge von Anregun-
gen (elementare Absorptionsprozesse) und Zerféllen (spontanen Emissions-
prozesse), bei denen jeweils ein Photon ein Atom in den angeregten Zustand
beférdert und dieser darauf unter Aussendung eines Photons wieder zerfillt.

Durch die beiden einfachen Substitutionen

I — fT, (4.32)
N — 1 (gle - N2> (4.33)
3\5

erhalten wir aus den klassischen Formeln die quantenmechanischen Ergeb-
nisse, die im Fall nicht zu hoher Lichtintensitédten gelten.

Die Grofe f in (4.32) wird als Oszillatorstirke bezeichnet. Sie kann maxi-
mal einen ganzzahligen Wert annehmen, der der Zahl der am Ubergang
beteiligten Elektronen entspricht. Dies lasst sich am besten an einem Beispiel
verdeutlichen: Im Natriumatom findet man eine starke Resonanzlinie bei
A = 589nm, die fiir das orange Licht von Natriumdampflampen (Strafien-
laternen, Beleuchtung des Heidelberger Schlosses) verantwortlich ist. Die
klassische Formel (4.25) liefert eine Dampfungsrate I' = 1/15,6 ns. Das quan-
tenmechanische Ergebnis, also die tatséchliche Zerfallsrate des angeregten Zu-
stands, ist fI" = 1/16,1 ns. Die Oszillatorstirke ist also f = 0,97, verbliiffend
nahe an dem Maximalwert von 1 (ein Hiillenelektron ist hier am Ubergang
beteiligt). In atomaren Oszillatoren findet man tatséchlich sehr hiufig einen
dominanten Resonanziibergang, der sehr nahe am klassischen Ostzillator liegt,
aber auch viele andere Ubergiinge, die wesentlich schwiicher sind. Oft sind
gerade relativ schwache Ubergiinge mit entsprechend langer Lebensdauer der
angeregeten Zustandsbesetzung fiir die Realisierung von Lasern interessant.

In (4.33) bezeichnen N; und N, die Besetzungsdichten des unteren bzw.
oberen atomaren Zustands, und ¢g; und g stehen fiir die ensprechenden Ent-
artungsgrade. Hieraus ergeben sich direkt sehr wichtige Konsequenzen:

1. Wenn keines der beiden Niveaus besetzt ist, kommt es zu keiner Wech-
selwirkung.

2. Wenn die beiden Niveaus unter Beriicksichtigung ihrer Entartung gleich
besetzt sind (N1/g1 = Na/ga), verschwindet die Wechselwirkung.

3. Wenn das untere Niveau stérker besetzt ist als das obere (N1/g1 > Na/go,
thermischer Gleichgewichtsfall), verhalten sich Absorption und Disper-
sion normal, d.h. wie im vorangegangenen Abschnitt beschrieben.

4. Tst das obere Niveau stirker besetzt (N2/ga = N1/g1, d.h. Besetzungsin-
version), kehren Absorption und Dispersion ihr Vorzeichen um.
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Der letztgenannte Punkt ist fiir die Laserphysik von zentraler Bedeutung:
Fiir Na/go — N1/g1 > 0 wirkt das Medium insgesamt lichtverstirkend! Wir
konnen damit die Nettoabsorption bzw. Nettoverstirkung des Mediums als
Resultat von zwei konkurrierenden Prozessen verstehen: Der zur Grundzu-
standsbesetzung N7 proportionale Anteil ist eine Folge von elementaren Ab-
sorptionsprozessen, wohingegen der zur Besetzung des angeregten Zustands
N proportionale Anteil sich als Resultat von induzierten Emissionsprozessen
interpretieren lasst. Da beide Prozesse sich sonst nur durch das Vorzeichen
unterscheiden, kann man die induzierte Emission als direkten Umkehrprozess
der Absorption ansehen.

Das einfache Oszillatormodell ermoglicht es, die Prozesse Absorption,
induzierte Emission und spontane Emission auf mikroskopischer Ebene zu
deuten und stellt damit auch eine wichtige Grundlage fiir die Lasertheorie
dar.
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5 Nichtlineare Optik und kurze Laserpulse

F.X. Kéartner

Dieser Abschnitt soll einen Einblick in die lineare und nichtlineare Ausbrei-
tung von Laserstrahlung in Materie geben. Im Speziellen werden die wichtig-
sten Prozesse der nichtlinearen Optik diskutiert. Dies erlaubt uns dann, die
Erzeugung kurzer Laserpulse mit Hilfe nichtlinearer optischer Effekte nidher
zu betrachten. Kurze Laserpulse sind notwendig, um grofie nichtlineare op-
tische Effekte bei schon relativ niedrigen mittleren Leistungen zu erzielen.
Daraus resultieren wichtige Anwendungen in den Naturwissenschaften, der
Technik und der Medizin, z.B. in der Chirurgie das Schneiden von Gewebe.
Andererseits lassen sich kurze Laserpulse dazu verwenden, den Verlauf ex-
trem schneller physikalischer, chemischer oder biologischer Prozesse, welche
sich in wenigen Nano-, Piko- oder Femtosekunden ereignen, zu verstehen und
quantitativ zu erfassen. Wichtige Beispiele dafiir sind die Aufklirung der
Reaktionspfade bei der Photosynthese [11] und die Ladungstrigerdynamik
in Halbleitern [22].

5.1 Ausbreitung elektromagnetischer Wellen

Wir betrachten das elektrische Feld einer ebenen, elektromagnetischen Welle
mit der Frequenz v bzw. Kreisfrequenz w = 27, welche sich in einem homo-
genen Medium in z-Richtung ausbreitet und entlang der z-Achse polarisiert
ist:

E(z,t) = E(z,t)e, = Ecos(kz — wt + ¢)e, . (5.1)

Hier bedeuted E die Amplitude, ¢ die Phase und k die Wellenzahl der Welle.
Die Wellenzahl ist gegeben durch k = w/c = wn/cy, wobei ¢ die Licht-
geschwindigkeit der Welle im Medium ist und ¢y die Lichtgeschwindigkeit
im Vakuum sein soll. n ist dann der Brechungsindex des Mediums, d.h.
das Verhaltnis zwischen der Lichtgeschwindigkeit im Vakuum und der Licht-
geschwindigkeit im Medium. Abbildung 5.1 zeigt die Ebenen konstanter Phase
dieser Welle. Die Geschwindigkeit, mit der sich diese Ebenen nach rechts be-
wegen, nennt man Phasengeschwindigkeit v,,. In unserem Beispiel findet man
vp =c=cp/n.
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Abb. 5.1. Ausbreitung der Ebenen konstanter Phase einer ebenen, monofre-
quenten, in z-Richtung polarisierten elektromagnetischen Welle, die sich entlang
der z-Achse ausbreitet

5.2 Lineare Wellenausbreitung

5.2.1 Dispersion

Im Allgemeinen ist der Brechungsindex nicht konstant sondern eine Funktion
der Frequenz. Dies fiithrt dazu, dass ebene Wellen mit verschiedener Frequenz
eine unterschiedliche Phasengeschwindigkeit besitzen. Wichtig wird dies bei
der Ausbreitung von optischen Pulsen. Pulse setzen sich aus einer Summe
von sehr vielen ebenen Wellen mit verschiedenen Frequenzen zusammen, die
um eine Trigerfrequenz wq zentriert sind. Im Grenzfall eines isolierten Pulses
liegen die Frequenzen dicht, und die Summe geht in ein Integral iiber

E(z,t) = Z E(w;) cos(k(w;)z — wit + ¢;) (5.2)

7

~ /000 E(w) cos(k(w)z — wt 4 p(w))dw . (5.3)

E(w) nennt man dann das Amplitudenspektrum des Pulses im Frequenzbe-
reich (Abb.5.2), welches durch Fourier-Transformation aus der Zeitfunktion
berechnet werden kann. Am Ort konstruktiver Interferenz aller Wellen, d.h.
an dem Ort, an welchem die Wellenberge aller Wellen iibereinanderliegen,
entsteht das Pulszentrum (s. Abb. 5.2). Da die Wellenzahlen der verschiede-
nen Wellen voneinander abweichen, laufen sie mit zunehmender Distanz vom
Pulszentrum sehr schnell auler Phase, d.h. es tritt destruktive Interferenz
auf, was das Feld auflerhalb des Pulszentrums ausldscht (s. Abb. 5.2). Daraus
folgt unmittelbar, dass ein kurzer Puls ein breites Spektrum haben muss. Es
gilt

At-Aw > 0.5. (5.4)
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Abb. 5.2. In der Fourier-Darstellung eines Pulses wird die Amplitude der Teilwellen
als Funktion der Frequenz aufgetragen. Skizziert ist das Amplitudenspektrum des
Pulses und dariiber die Dispersionrelation als Funktion der Kreisfrequenz. In der
N&he des Pulszentrums kann die Dispersionsrelation durch eine Parabel genéhert
werden. Die Kriimmung der Parabel bestimmt die Dispersion oder Pulsverbrei-
terung wihrend der Pulsausbreitung

Elektrisches Feld
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Abb. 5.3. Darstellung des elektromagnetischen Pulses im Zeitbereich. Ein elektro-
magnetischer Puls kann in ein Produkt aus einer hochfrequenten Tréagerschwingung
und der Pulseinhiillenden A(z,t) zerlegt werden

Bei der Ausbreitung der Wellen kommt es aufgrund der Abhéngigkeit der
Wellenzahl von der Frequenz zu einer zusétzlichen Phasenverschiebung zwi-
schen den einzelnen Wellen (s. Abb.5.2). Die Abhiingigkeit der Wellenzahl
von der Frequenz k(w) nennt man Dispersionsrelation. Ist der Zusammenhang
zwischen Wellenzahl und Frequenz linear, d.h. ist der Brechungsindex kon-
stant, so bewegen sich fiir alle Teilwellen die Wellenberge bzw. Wellentéler
mit der selben Phasengeschwindigkeit, und der Puls erfihrt eine zeitliche
Verschiebung ohne Verformung der Pulseinhiillenden (Abb.5.3). Ist dage-
gen die Dispersionsrelation nichtlinear, wie in Abb. 5.2 dargestellt, so kommt
es zu einer Verformung des Pulses, und das Maximum der Pulseinhiillen-
den A breitet sich mit einer von der Phasengeschwindigkeit v, verschiedenen
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Abb. 5.4. Dispersionsverlauf in einer gew6hnlichen Einmodenglasfaser (geschmol-
zener Quarz) in gebriuchlichen Einheiten

Geschwindigkeit aus. Man spricht von der Gruppengeschwindigkeit vg, die
jetzt von der Tragerfrequenz wy des Pulses abhéngt. Die Gruppengeschwindig-
keit ist durch den Kehrwert der Steigung der Dispersionsrelation bei der
Tréagerfrequenz gegeben:

ok

T <6w>
Im Gegensatz dazu ist die Phasengeschwindigkeit durch das Verhéltnis zwi-
schen Frequenz und Wellenzahl bestimmt.

Zerlegt man den Gesamtpuls in Teilpulse, so breitet sich das Maximum
von jedem dieser Teilpulse mit einer anderen Geschwindigkeit aus, was zu
einem Zerflieen des Pulses wihrend der Ausbreitung fithrt. Wie schnell sich
der Puls verbreitert, héingt von der Verdnderung der Gruppengeschwindigkeit
als Funktion der Frequenz ab, was durch die Kriimmung &, der Dispersions-
relation bei der Trigerfrequenz bestimmt wird. Oft wird die Kriimmung selbst
als Dispersion bezeichnet.

Abbildung 5.4 zeigt die Dispersion in einer Glasfaser als Funktion der
Wellenlénge. Die Einheit ps/(km - nm) bedeutet, dass sich die Maxima von
zwei Teilimpulsen, welche in ihrer Zentralwellenléinge um 1 nm unterschiedlich
sind, nach einer Distanz von 1km in der Faser um 1ps, d.h. 10712, zeitlich
voneinander entfernt haben. Positive Dispersion bedeutet, dass sich Wellen-
pakete mit hoher Tragerfrequenz langsamer bewegen als Wellenpakete mit
niedriger Tragerfrequenz. Es gilt das Umgekehrte fiir negative Dispersion.
Die meisten Materialien zeigen im Frequenzbereich, in dem sie transparent
sind, positive Dispersion. Wir kénnen der Abb.5.4 entnehmen, dass es in
Glasfasern Wellenldngen gibt, hier 1,3 wm, bei denen in erster Ndherung keine
Pulsverbreiterung auftritt. Dies kann z.B. in der optischen Kommunikation
genutzt werden. Der Einfluss der Dispersion wird umso wichtiger, je kiirzer
der Puls ist, d.h. je breiter sein Spektrum ist.

(5.5)

wo
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5.2.2 Dampfung und Verstirkung

Bisher haben wir die Ausbreitung elektromagnetischer Wellen in verlust-
freien Medien betrachtet. Die Welle kann aber auch geddmpft bzw. verstirkt
werden. Dampfung oder Verlust tritt auf, wenn die Frequenz der elektro-
magnetischen Welle die Atome, welche das Medium bilden, in angeregte
Zusténde iiberfithren kann. Verstdrkung oder Gewinn tritt auf, wenn sich
das Medium schon in einem passenden angeregten Zustand befindet, d.h. die
entsprechende Besetzung invertiert ist. Dann wird die Welle beim Durch-
laufen des Mediums verstéirkt. Meist ist die Frequenzabhéngigkeit der Ver-
starkung g bzw. Ddmpfung sehr gut durch eine Lorentz-Funktion beschrieben
[23], welche bei der Frequenz (2 zentriert ist (Abb.5.5). Die Verstimmung,
bei der die Verstiarkung auf die Hélfte abgefallen ist, heifit halbe Halbwerts-
breite (24:

gw) = —F—. (5.6)
v ()

Haben alle zur Verstirkung beitragenden Ubergiinge dieselbe Zentralfre-
quenz, so spricht man von einer homogen verbreiterten Linie. Tragen zur
Verstirkung mehrere unabhéngige Linien mit verschiedenen Zentralfrequen-
zen bei, so spricht man von inhomogen verbreiterten Linien. Im Folgenden
wollen wir immer homogen verbreiterte Linien annehmen.

Ist das Material, in dem sich der Puls ausbreitet, nicht invertiert, so tritt

Absorption auf. Auch die Frequenzabhéngigkeit der Absorption ist meistens
durch ein Lorentz-Profil beschrieben.

1.0
0.8 — Q, /Q,=20
0.6
0.4
0.2
0.0 |

06 08 10 12 14

Kreisfrequenz, o/ Q,

Gewinn, g/ g,

Abb. 5.5. Der optische Gewinn in verstirkenden Medien ist meist durch ein
Lorentz-Profil beschrieben

5.3 Nichtlineare Wellenausbreitung

Bei der nichtlinearen werden im Gegensatz zur linearen Wellenausbreitung
neue Frequenzen, d.h. neue Spektralanteile erzeugt. Bei der linearen Puls-
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ausbreitung kommt es nur zu einer Verstarkung bzw. Dampfung bereits vor-
handener Spektralanteile oder zu unterschiedlichen Phasenverschiebungen
zwischen den einzelnen Spektralanteilen. Ein elektrisches Feld induziert in
einem Medium eine elektrische Polarisation. Dies ist eine Folge der elekt-
rischen Kraft, welche das Feld auf die Ladungsverteilung in den Atomen
auswirkt, aus denen sich das Medium zusammensetzt. Eine zeitlich verdnder-
liche Polarisation strahlt selbst wieder eine elektromagnetische Welle ab. Die
abgestrahlte Welle iiberlagert sich mit dem einfallenden Feld, wodurch sich
die im Medium ausbreitende Welle verdndert. Solche Prozesse wollen wir im
Folgenden néher betrachten.

5.3.1 Die nichtlineare Suszeptibilitit

Die Polarisation ist das Dipolmoment pro Volumeneinheit, d.h. P = N,
wobei N die Anzahl der Atome pro Volumeneinheit und p das Disubpolmo-
ment pro Atom ist.

Das Dipolmoment eines Dipols ist das Produkt aus Ladung e und dem
Abstand zwischen der positiven und negativen Ladung ¢, d.h. p = e-£. Ist das
angelegte Feld schwach, so erwarten wir, dass das in einem Atom induzierte
Dipolmoment, welches infolge der Ladungstrennung im Feld entsteht, linear
vom angelegten Feld abhéngt (Abb.5.6). Wird das Feld stérker, so wird die
Polarisation im allgemeinen Fall nichtlinear vom angelegten Feld abhéingen.
Zur Klassifikation der verschiedenen nichtlinearen Prozesse ist es vorteilhaft,
das Dipolmoment als Funktion des elektrischen Feldes in eine Potenzreihe zu
zerlegen [2,7]

E E\’ E\?®
pzeéze{a(l) (E)+a<2> (E) +a® (E> + } (5.7)

Wir haben dabei das Feld auf eine typische intraatomare Feldstirke E,
normiert. Erreicht das angelegte Feld die Stérke des intraatomaren Feldes, so
erwarten wir ein stark nichtlineares Dipolmoment, d.h. die erzeugten Ladungs-
verschiebungen infolge der verschiedenen Ordnungen sind gleich gro und von
der Grofenordnung des atomaren Durchmessers a? = d, = 10~ m. Fiir

(@) (b) I E-Feld

Abb. 5.6. Ein einfaches Atommodell zur Erklarung der Polarisation bei angelegtem
Feld: a ohne Feld, b mit Feld
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rein elektronische Nichtlinearitdten wird das typische interne Feld durch das
elektrische Feld einer Elementarladung, e = ey = 1,6 - 10719 C, im Abstand
einer typischen atomaren Distanz d, erzeugt, d.h.

€0 11 \%4

“T Treod 1,4-10 — (5.8)
Dabei ist ¢g = 8,854 - 10712F/m die Dielektrizititskonstante des Vaku-
ums. Wir sehen schon aus der Stirke des intraatomaren elektrischen Feldes,
dass die zu erwartenden nichtlinearen Effekte klein sein werden. Um zu
physikalisch wichtigen Gréflen zu gelangen, berechnen wir die zu erwartende
dielektrische Polarisation elektronischen Ursprungs in einem typischen Me-
dium. Bei einem typischen festen oder fliissigen Medium entspricht 1 cm? in
etwa einem Mol dieser Substanz, d.h. in 1 cm? finden wir in etwa N4 = 6-10%3
Atome. Damit erhalten wir mit dem Dipolmoment nach (5.7)

P=¢ [X(l)E +YPE2 4+ E? 4 . (5.9)

mit den nichtlinearen Suszeptibilititen x(¥, welche in Tabelle 5.1 zusam-
mengefasst sind. Speziell die Suszeptibilitit 1. Ordnung erlaubt die Berech-
nung des bereits kennengelernten Brechungsindex gemé&f

n? = (1 + x(”) : (5.10)

Wie Tabelle 5.1 zeigt ergibt sich aus unserem Modell fiir den Brechungsin-
dex der Wert n = 2,9. Der Brechungsindex von Quarz ist 1,45. Unser einfaches
Modell erzeugt also Werte von der richtigen Groenordnung [7].

Tabelle 5.1. Nichtlineare Suszeptibilititen der verschiedenen Ordnungen. Fiir
deren Berechnung nach obigem einfachen Modell wurden folgende Konstanten ver-
wendet: d, = o = 107m, e = ¢g = 1,6 - 1079C, e = 8,854 - 1072 F/m,
Ey= %> =14-10"V/m, N =6-10%%.10°m™3

4Tr50d3 -
Nr. @ Modellwert typ. Materialwert
(1) — Nea (D)
1 X . <0Fa n=209 Quarz: n = 1,45
X(z) _ Nea®
2 B Va=2 =30kV  KdP:no =23, Vx =T75kV
(3) — Nea (1) ne = 3)((3)
3 X B ? 7 andeoco Quarz: ng = 3,2 - 1020 sz

_ —22m —20m?
=3,7-10 V2 =1,25-10 W
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5.3.2 Wichtige nichtlineare Prozesse

Wie aus (5.9) ersichtlich ist, werden wir im Polarisationsterm k-ter Ord-
nung all jene Frequenzkomponenten finden, welche sich bei Bildung der k-ten
Potenz des sich im Medium ausbreitenden Feldes ergeben. Nehmen wir an,
das Feld setzt sich aus zwei ebenen Wellen mit zwei verschiedenen Frequen-
zen wi und we und den entsprechenden Wellenzahlen zusammen, so ergibt
sich fiir den nichtlinearen Prozess 2. Ordnung

. . 2
E? = (El cos (k1z —wit + 1) + Eacos (kaz — wat + gog)) . (5.11)

Nach dem Ausmultiplizieren erhalten wir
E2 = E% COS2 (klz — wlt + Lpl) + EAg COS2 (k’gZ — wgt + @2)
+2E1E2 cos (k1z —wit + (pl) cos (kQZ — wot + @2) . (512)

Mit dem Additionstheorem fiir die Kosinusfunktion
1
cos(a) - cos(B) = 3 [cos(a + ) + cos(a — B)]
finden wir schlie3lich

1 /- A
B = - (B} + £3)
1/ .
+§ (Ef cos [2 (k12 — wit + 1)) + B2 cos [2 (koz — wot + 902)})

+E1E2 Ccos ((/ﬁ — k2)z =+ (w1 — LdQ)t + 1 — (pz)
+E1E2 cos ((k‘l + k‘g)Z + (w1 + (Ug)t + @1+ (pg) . (513)

Also fiithrt bereits die Polarisation 2. Ordnung zur Abstrahlung von Wellen
mit neuen Frequenzen. Die Erzeugung neuer Frequenzen ist das Wesen eines
nichtlinearen Prozesses. In Tabelle 5.2 sind die verschiedenen nichtlinearen
Prozesse 2. Ordnung, welche sich aus (5.13) ergeben, und einige wichtige
Prozesse 3. Ordnung aufgefiihrt.

Bisher haben wir nur die Polarisation eines Atoms betrachtet. Meist sind
die Atome in Kristallstrukturen eingebunden. Die Symmetrieeigenschaften
dieser Kristalle spielen eine wesentliche Rolle dabei, ob ein bestimmter nicht-
linearer optischer Effekt in diesem Kristall {iberhaupt moglich ist oder nicht
[2].

Linearer elektrooptischer Effekt, Pockel-Effekt. Der lineare elektroop-
tische Effekt, auch Pockel-Effekt genannt, fithrt dazu, dass sich der Brechungs-
index in bestimmten Raumrichtungen fiir eine Welle dndert, wenn an den
Kristall, z.B. KDP (Kaliumdihydrogenphosphat) [2], in einer bestimmten
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Tabelle 5.2. Einige wichtige nichtlineare Suszeptibilitdten und zugehorige nicht-
lineare Prozesse. Das erste Argument in der Suszeptibilitdt gibt die Frequenz der
erzeugten Welle an; die Argumente nach dem Strichpunkt die Frequenzen der Ein-
gangswellen

Suszeptibilitat Prozess

@ (2w w1, w1) Frequenzverdopplung

x@ (ws; w1, Twa) Summen- und Differenzfrequenz Erzeugung,
parametrische Verstirkung

x(2) (w13 w1,0) linearer elektrooptischer Effekt, Pockel-Effekt

x? (0;w1, —w1) Optische Gleichrichtung

G (w w1,0,0) Gleichspannungs-Kerr-Effekt

X (w Wi, w1, —Wi) Selbstphasenmodulation

X (30.)1, Wi, w1, w1) Frequenzverdreifachung

Richtung ein elektrisches Feld angelegt wird. Die betreffenden Richtungen
ergeben sich aus den Tensoreigenschaften der nichtlinearen Suszeptibilitét,
auf welche wir aber aus Zeitgriinden hier nicht eingehen wollen [2]. Legt
man an diesen Kristall, wie in Abb. 5.7 gezeigt, in z-Richtung ein konstantes
elektrisches Feld FE, an, so entsteht eine Brechungsindexdifferenz fiir die in
2’- und y/-Richtung polarisierten Wellen. Man nennt dies induzierte Doppel-
brechung. Der Phasenunterschied A¢ zwischen den beiden linear polarisierten
Teilwellen nach Durchlaufen des Kristalles ist

X(2)EZ

Ap =k(ng —ny )L mit ngy —ny = )
no

(5.14)

Die Starke des linearen elektrooptischen Effekts fiir einen gegebenen Kristall
ldsst sich nun anhand der Spannung V; = E, - L charakterisieren, die in z-
Richtung angelegt werden muss, damit ein Phasenunterschied von 7 erreicht

Analysator

E — z
in \/‘ Aus
' —

Al
<_
<

Polarisator KDP-Kristall /4 -Platte
Abb. 5.7. Elektrooptischer Modulator auf der Basis des Pockel-Effekts
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Die entsprechenden experimentellen Werte der Spannung V;; fiir KDP und
der entsprechende Wert fiir unser einfaches Modell finden sich in Tabelle 5.1
fiir eine Wellenldnge von A = 0.55um. Wir erhalten wiederum eine gute
groBenordnungsmiBige Ubereinstimmung.
Fiir die Leistungstransmission von Eingang zu Ausgang der gesamten
Anordnung in Abb. 5.7 ergibt sich

P2 o

wie in Abb. 5.8 dargestellt. Wie aus dieser Abbildung folgt, kann die Anord-
nung zur Modulation der Lichtleistung durch ein elektrisches Signal benutzt
werden. Bei voller Durchmodulation kann die Anordnung auch als Schalter
verwendet werden.

Selbstphasenmodulation. In einem isotropen und homogenen Medium
konnen aus Griinden der Symmetrie keine nichtlinearen Prozesse 2. Ord-
nung auftreten. Deshalb kann in einem solchen Medium der Brechungsin-
dex in niedrigster Ordnung nur quadratisch vom Feld abhéngen, d.h. der
Brechungsindex hat einen Anteil proportional zur Intensitdt der Welle
I~ E?

n = ng(w) + nal. (5.17)

Das heifit, wihrend der Ausbreitung erfihrt das Maximum des Pulses eine
grofere Phasenverschiebung als die Fliigel des Pulses; man spricht von Selbst-
phasenmodulation, (s. Tabelle 5.2). Der entsprechende Wert aus unserem
einfachen Modell und fiir Quarz ist wieder in Tabelle 5.1 eingetragen. Die
Ubereinstimmung ist wiederum sehr gut.



5 Nichtlineare Optik und kurze Laserpulse 99

Optische Solitonen. Der intensitidtsabhéingige Brechungsindex ist beson-
ders wichtig in der optischen Kommunikation und in Femtosekundenlasern.
Es zeigt sich, dass sich in einem Medium mit negativer Dispersion und po-
sitiver Selbstphasenmodulation besondere Pulsformen ungestort ausbreiten
konnen, sog. Solitonen. Dies sind Pulse der Form

1

Ag(t) = Ag————,
®) 0cosh (f)

(5.18)

wobei Ag die Amplitude des Pulses und 7 die Pulsbreite ist. Negative Disper-
sion bedeutet, dass hohe Frequenzen eine gréflere Gruppengeschwindigkeit
besitzen als niedrige Frequenzen. Negative Dispersion muss kiinstlich z.B.
durch geeignete Prismenpaare in Femtosekundenlasern erzeugt werden. Stan-
dard Glasfasern zeigen fiir Wellenldngen grofler als 1,3 um automatisch nega-
tive Dispersion (s. Abb.5.4) [9,14].

5.4 Erzeugung von kurzen Laserpulsen

Das stark vereinfachte Modell eines Lasers ist in Abb. 5.9a dargestellt [8]. Ein
Laser besteht im einfachsten Fall aus einem Resonator, welcher hier durch
zwei Spiegel erzeugt wird, und einem optisch aktiven Medium, welches die
elektromagnetischen Wellen bei Durchgang in einem gewissen Frequenzbe-
reich verstérkt, (s. Abb.5.9b), wie in Kap.5.2.2 besprochen. Einer der End-
spiegel ist teildurchléssig, sodass ein kleiner Teil des Lichts im Resonator
bei jedem Umlauf auskoppelt. Wir betrachten im Folgenden nur eine Pola-
risation im Laser, was fiir das prinzipielle Verstindnis der Modenkopplung
in sehr vielen Fillen geniigt. Es soll aber nicht verheimlicht werden, dass
Polarisationsrotationseffekte fiir die Modenkopplung in Faserlasern eine sehr
wichtige Rolle spielen [8].

Infolge des Resonators konnen sich im stationdren Betrieb nur jene Fre-
quenzen aufbauen, deren Phasen sich nach einem Umlauf gerade um ein
Vielfaches von 27 unterscheiden (s. Abb.5.10). Diese Frequenzen sind die
Vielfachen der inversen Resonatorumlaufzeit Tg = 2L/c. Die entsprechen-
den Moden nennt man die axialen Moden des Lasers. Fiir ein genaueres
Studium der Modenstruktur in einem Laser und den Resonatorentwurf sei
auf [17,18,23,24] verwiesen.

Wird der Laser zunéchst durch das Einfiigen hoher Verluste blockiert, so
wird sich infolge des optischen Pumpvorgangs eine hohe Inversion bzw. ein ho-
her optischer Gewinn aufbauen, der ungeséttigte Gewinn (s. Abb. 5.9b). Wer-
den die hohen Verluste entfernt, so ist der Gewinn hoher als die Verluste in-
folge der Auskopplung, und es werden jene Moden innerhalb der Gewinnband-
breite anschwingen, die einen Nettogewinn erfahren. Das sich aufbauende
Feld reduziert durch stimulierte Emission die Inversion im Verstdrkermedium
und daher den Gewinn. Man spricht von Gewinnsdttigung. Dieser Vorgang
setzt sich in einem Laser mit homogen verbreiteter Verstarkungslinie solange
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Abb. 5.9. (a) Schematischer Aufbau eines Lasers zur Giiteschaltung bzw. Moden-
kopplung. (b) Longitudinale Lasermoden und Verstidrkungsprofil des Lasers im
ungeséittigten, freilaufenden und modengekoppelten Betrieb. (c¢) Beschreibung der
Modenkopplung im Zeitbereich als zeitabhéngiger Verlust

Resonatorlange L

Abb. 5.10. Fabry-Perot-Resonator
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fort bis nur noch der Mode, welche beim Gewinnmaximum liegt, keinen Net-
togewinn oder Verlust pro Umlauf erfahrt. Die benachbarten Moden erleiden
dann einen Nettoverlust pro Umlauf und kénnen daher im stationéiren Be-
trieb nicht mehr schwingen. Der Laser arbeitet dann im Einmodenbetrieb und
gibt kontinuierliches Laserlicht ab. Aufgrund anderer Effekte, wie z.B. inho-
mogen verbreiterte Verstarkerlinien, kénnen auch einige benachbarte Moden
im stationdren Betrieb oszillieren.

Zur Erzeugung kurzer Laserpulse gibt es im Wesentlichen zwei Methoden:
die Giiteschaltung und die Modenkopplung. Die Giiteschaltung wurde zuerst
von Hellwarth [10] vorgeschlagen.

5.5 Giiteschaltung

Das Verhalten des Lasers wird sehr viel komplexer, wenn wir in den Resonator
zeitlich verénderliche Verluste einbringen. Diese Verluste kénnen durch ein
angelegtes Hochfrequenzsignal periodisch moduliert werden. Man spricht von
aktiver Modulation. Dies kann z.B. durch die im vorigen Abschnitt diskutierte
Pockel-Zelle oder durch einen akustooptischen Modulator (AOM) geschehen,
welcher einen Teil des Lichts pro Umlauf aus dem Resonator streut. Oder die
Verluste werden durch einen séttigharen Absorber erzeugt, dessen Absorption
infolge des Lichtfeldes im Resonator selbst moduliert wird (s. Abb. 5.9a). Man
spricht dann von passiver Modulation.

5.5.1 Aktive Giiteschaltung

Wir beschrianken uns zunéchst auf den Fall, dass nur ein axialer Mode des
Lasers unter der Verstidrkungslinie ist und der Verlust zu Beginn sehr hoch
sei, d.h. die Giite des Resonators ist sehr niedrig (Abb.5.11). Infolge des
Pumpens des Verstiarkermediums wird sich ein hoher Gewinn im Verstérker-
medium aufbauen, d.h. wir speichern Energie im Verstirkermedium. Nach-
dem die Verstarkung einen bestimmten Wert {iberschritten hat, werden die

Gute-
geschalteter
Puls

Verluste

-
-

Zeit

Abb. 5.11. Dynamik von Gewinn, Verlust und Lichtleistung bei aktiver Giiteschal-
tung
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Verluste plotzlich verringert, z.B. indem man die Pockel-Zelle auf hohe Trans-
mission schaltet. Wir schalten zu einer hohen Giite des Resonators, deshalb
heifit diese Methode Giiteschaltung. Dann baut sich innerhalb einiger Reso-
natorumldufe exponentiell das Lichtfeld im Resonator auf. Die Energie, die
im Verstarkermedium {iber lange Zeit aufgebaut wurde, entlédt sich in sehr
kurzer Zeit als ein intensiver Laserpuls. Typische Werte fiir die Pulsenergie
liegen im Bereich von uJ—J, wobei die Pulslinge mindestens einige Resonator-
umlaufzeiten betrigt. Typische Werte fiir die Pulsldnge sind 100 ps—100 ns,
und die typischen Pulswiederholraten liegen je nach System bei einigen kHz—
MHz.

5.5.2 Passive Giiteschaltung

Bei der passiven Giiteschaltung wird ein sdttigbarer Absorber zur Giiteschal-
tung geniitzt. Ist die sédttigbare Absorption grofl genug, so kommt es zur
Selbstpulsation des Lasers. Die Zeitabhédngigkeit von Gewinn, Verlust und
Lichtleistung im Resonator sind in Abb.5.12 gezeigt. Solche Laser kénnen
sehr kompakt gebaut werden, wenn man Halbleitermaterialien als sattigbare
Absorber, Mikrochiplaserkristalle als Verstidrkermaterial verwendet und den
Laserkristall mit Halbleiterdiodenlasern pumpt (Abb. 5.13) [3,26].

Mit diesen kompakten Lasern erreicht man Pulsldngen unter 100 ps, wJ
Pulsenergien und Pulswiederholraten wie bei den aktiv giitegeschalteten La-
sern. Sie finden Verwendung in der LIDAR-Technik (Light Detection and
Ranging), Spektroskopie und Medizin.

20 0.20

- 0.18
15 &
R ) s
_ /o016 3
g 10 - 5

2 — 0.14
3 g
5 | —— Leistung S
----- Gewinn ! - 0.12 %

------ Verlust
0 0.10

0 500 1000 1500 2000
Time, ps

Abb. 5.12. Dynamik von Gewinn, Verlust und Laserleistung eines passiv giite-
geschalteten Lasers
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Nd:YVO4Microchip Laser
(8% doped)
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@ 1062 nm

Kupfer- [ | |——————— |Izli!;)(;dren-Pump-
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\
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200 pm Strahlteiler
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Abb. 5.13. Kompakter Aufbau eines passiv giitegeschalteten Mikrochiplasers

5.6 Modenkopplung

Um Pulse kiirzer als die Resonatorumlaufzeit zu erzeugen, ist es notwendig,
mehrere longitudinale Moden des Lasers in Oszillation zu halten und diese
phasenstarr miteinander zu verkoppeln. Dann kommt es, wie bereits in
Kap. 5.1 besprochen, zur negativen Interferenz der Moden, also zur Auslo-
schung des Feldes iiber einen groflen Bereich des Resonators. Nur in dem
Bereich, in welchem alle Moden in Phase schwingen, kommt es zur positiven
Interferenz der Wellen und damit zur Feldiiberhohung. Die Pulsldnge ist im
Wesentlichen gegeben durch die Resonatorumlaufzeit geteilt durch die Anzahl
der Moden, welche im stationédren Zustand phasenstarr zueinander oszillieren.
Typische Resonatorlingen sind in etwa 3m, d.h. Tg = 10ns. Mit moder-
nen Modenkopplungstechniken kénnen heute bis zu 1 Mio. Moden gleichzeitig
phasenstarr gekoppelt werden, d.h. man erreicht Pulskiirzen von unter 10 fs.
Dies ist so kurz, dass man nur noch durch Vergleich erahnen kann, wie kurz
diese Zeitdauer ist. Das Verhéltnis zwischen 1s und 10fs ist genauso grof3
wie zwischen 200 Mio. Jahren und 1 min. Zeitrdume von 1s bzw. 1 min sind
fiir uns erfahrbar. Vor 200 Mio. Jahren, dies entspricht dem Erdmittelalter,
sind etwa die Dinosaurier ausgestorben. Gleichzeitig tritt bei einer mittleren
Leistung von nur 1 W infolge der Pulsbildung eine Spitzenleistung von 1 MW
auf.

Wie erzeugt man nun diese phasenstarre Kopplung zwischen den Moden?

5.6.1 Aktive Modenkopplung

Die prinzipielle Anordnung des modengekoppelten Lasers entspricht der des
giitegeschalteten Lasers. Aber jetzt modulieren wir die Verluste im Laser-
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Abb. 5.14. (a) Die Verlustmodulation verkiirzt den Puls pro Umlauf. (b) Die
endliche Gewinnbandbreite verlangert den Puls pro Umlauf

resonator gerade mit der Umlauffrequenz 1/Tx des Laserresonators, wie in
Abb. 5.9¢ gezeigt. Da die Modulation synchron mit dem umlaufenden Feld
ist, werden jene Feldanteile abgebaut, die einen Nettoverlust erfahren. Nur
jene, die pro Umlauf einen Nettogewinn erfahren, kénnen im stationéren
Zustand oszillieren. Dass nun mehrere Moden stationér schwingen koénnen,
kommt dadurch zustande, dass der Modulator pro Umlauf immer Energie
von jeweils einem Mode in die benachbarten Moden streut. Dieser Energie-
verteilungsmechanismus zwischen den Moden infolge des Modulators kom-
pensiert den reduzierten Gewinn der Lasermoden weit ab vom Maximum
des Gewinns (Abb. 5.14a,b). Dadurch entsteht ein Puls, der den Verlustmo-
dulator gerade dann durchlduft, wenn dieser minimale Verluste einfiigt. Der
Laser minimiert seine Verluste. Im stationdren Betrieb wird der Puls beim
Durchlaufen des Modulators verkiirzt, da die Fliigel des Pulses hohere Ver-
luste erfahren als das Pulsmaximum, d.h. das Spektrum wird verbreitert.
Diese Pulsverkiirzung wird gerade kompensiert durch die Pulsverléngerung,
welche durch die Filterwirkung des Verstdrkungsprofils pro Umlauf erzeugt
wird. Das Resultat ist ein GauB-férmiger Puls [5, 21]
+2

A(t) = /Toe 2 (5.19)

mit einer Breite 7, und der Spitzenleistung I. Die Pulsdauer ist durch die
vierte Wurzel aus dem Verhéltnis zwischen der Kriimmung des Verstarkungs-
profils Dy und der Kriimmung der Verlustmodulation M, gegeben:

1/ Dy

M,
Fiir ein Lorentz-formiges Verstarkungsprofil mit dem Gewinn g im statio-
niren Betrieb und einer kosinusformigen Modulation mit der Modulations-

Ta =

(5.20)
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tiefe M und der Modulationsfrequenz wy; = 27 /Tx gilt
g

D, =2, (5.21)
2
M 2

M, = ;”M. (5.22)

Aus (5.20)—(5.22) folgt fir M = 2g, dass die Pulskiirze im Wesentlichen
durch das geometrische Mittel aus der Resonatorumlaufzeit und der inversen
halben Halbwertsbreite des Verstarkungsprofils gegeben ist:

1 |Ts . 2,

Meist wird fiir die Pulsbreite die volle Halbwertsbreite der Intensitiat des
Laserpulses angegeben, welche durch

Ta,FWHM S 166 Ta (523)

gegeben ist. Typische Werte fiir die Pulsldnge von aktiv modengekoppelten
Lasern fiir einige wichtige Lasertypen sind in Tabelle 5.3 zusammengefasst.
Aktive Modenkopplung kann auch durch Phasenmodulation infolge einer
Brechungsindexmodulation erreicht werden. Meist sind die entsprechenden
Pulse etwas kiirzer, da eine hohe Brechungsindexmodulation technisch ein-
facher realisierbar ist als eine hohe Verlustmodulation. Der Pulsverkiirzungs-
mechanismus ist bei Indexmodulation vo6llig verschieden von dem der Ver-
lustmodulation. Fiir eine Diskussion sei hier auf die Literatur verwiesen [21].

Tabelle 5.3. Typische Pulslidngen fiir aktiv modengekoppelte Laser. Zur Berech-

nung wurde angenommen: M = 2g, d.h. 7o, FwaMm = % % mit T 010 ns

Verstérker Vg Ta,FWHM
Material (THz) (ps)
Nd:YAQ 0,06 100
Nd:Glas 4 13
Cr:LiSAF 32 4,6
Ti:Saphir 43 4

5.6.2 Passive Modenkopplung

In diesem Abschnitt wollen wir uns nur auf die passive Modenkopplung von
Festkorperlasern beschréanken, welche nur eine schwache Wechselwirkung mit
dem Lichtfeld zeigen. Die ultrakurze Pulserzeugung war iiber viele Jahre
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Abb. 5.15. Intensitit des Pulses und daraus resultierende séittigbare Absorption
fiir einen schnellen séttigbaren Absorber

hinweg durch die Farbstofflaser dominiert. Aber Ende der 80er Jahre wurden
neue, extrem breitbandige Festkorperlaser entwickelt, wie etwa der Ti:Saphir-
Laser (s. Tabelle 5.3). Seither verdringen die Festkorperlaser die viel war-
tungsintensiveren Farbstofflaser. Mit dem Ti:Saphir-Laser wurden bisher die
kiirzesten optischen Pulse von nur 6,5-8 fs direkt aus dem Laser erzeugt [13,
25,27]. Mit externer Kompression wurden sogar 4-5 fs kurze Pulse mit zum
Teil sehr hohen Pulsenergien erzielt [1,4].

Wie bei der Giiteschaltung kann man auch hier die Verlustmodulation
durch einen séttigharen Absorber erreichen. Damit spart man sich nicht nur
die Kosten fiir den Modulator, die entsprechende Hochfrequenzansteuerung
und die Elektronik, sondern man erreicht auch noch wesentlich kiirzere Pulse
als bei der aktiven Modenkopplung. Dies ist sehr einfach zu verstehen. Neh-
men wir z.B. an, wir haben einen schnellen sédttigbaren Absorber, d.h. die
sittigbare Absorption ¢ pro Resonatorumlauf ist direkt proportional zur In-
tensitdt I des Pulses (s. Abb.5.15) [6]

q(A) =qo —~I(t). (5.24)

Da sich der Absorber instantan wieder erholt, ist die Kriimmung der Ver-
luste nun selbst durch die Pulskiirze bestimmt, d.h. je kiirzer der Puls umso
starker ist die Kriitmmung. Wie sich zeigen ldsst ist die stationére Pulsform
fiir diesen Fall ein Secanshyperbolicus:

A(t) = v/Tosech (i) _ \/focoshl(t) (5.25)

Wir erhalten damit fiir die Kriimmung der Verlustmodulation Mg = Iy /72.
Substituieren wir diese Kritmmung in (5.20) und 16sen nach der neuen Puls-
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breite auf, so finden wir

1 [y
= /Doyl = — | 2. 5.26
T gV10 Qg ~o ( )

Fiir die volle Halbwertsbreite des sech?-Pulses findet man dann
TFWHM — 17767'. (527)

Wie (5.26) zeigt, ist die erreichbare Pulslinge bei der passiven Modenkopp-
lung direkt proportional zur inversen Bandbreite des Verstdrkermediums im
Gegensatz zur aktiven Modenkopplung. Betrdgt der geséttigte Gewinn g
pro Resonatorumlauf nur einige Prozent, so kann man bereits mit einem
Bruchteil von einem Prozent an séttigbarer Absorption einen erheblichen
Teil der gesamten Verstiarkungsbandbreite modenkoppeln. Als séittigbare Ab-
sorber eignen sich insbesondere Halbleiterabsorber [15,16] oder sog. kiinstliche
Absorber, welche unter Ausniitzung der in Kap. 5.2 besprochenen nichtline-
aren optischen Effekte wie z.B. dem intensitdtsabhéngigen Brechungsindex
zustande kommen. Daraus resultieren Namen wie Kerr-Lens-Modelocking
(KLM) oder Additive-Puls-Modelocking (APM) [12].

5.7 Lasersysteme

5.7.1 Kompakter diodengepumpter modengekoppelter Laser

Abbildung 5.16 zeigt einen modernen diodengepumpten Femtosekundenfest-
korperlaser [20]. Das Prismenpaar dient zur Kompensation der im Laser-
kristall auftretenden positiven Dispersion, sodass sich insgesamt iiber einen

Cr.LiISAF, 3% doped, 2 mm

Diodan-Pump-
Laser

Abb. 5.16. Moderner diodengepumpter Femtosekundenfestkérperlaser mit einem
Halbleiterabsorber als Modenkopplungselement und einem Prismenpaar zur Dis-
persionskompensation nach [20]
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Resonatorumlauf eine negative Dispersion ergibt. Zusammen mit der Selbst-
phasenmodulation im Laserkristall ergibt sich dann eine solitonartige Puls-
formung. Der Puls wird gestartet und stabilisiert durch einen Halbleiterab-
sorber.

5.7.2 Regenerativer Verstirker

Oft ist die Pulsenergie direkt aus einem modengekoppelten Laser, welche bei
Festkorperlasern in der Regel im Bereich von einigen nJ liegt, zu gering um
nichtlineare optische Effekt zu untersuchen bzw. auszuniitzen. Dann kann
man, wie in Abb.5.17 skizziert, jeden tausendsten oder sogar millionsten
Puls auswéhlen und in einem regenerativen Verstédrker in den mJ—J-Bereich
nachverstiarken. Diese Pulse sind dann intensiv genug, um selbst nichtlineare
Effekte hoherer Ordnung effizient anzutreiben.

Modengek.| NJ | Puls- nJ Verstarker _»mJ
Laser | — ™ | Selektor [T~

+mJ

Gitege. Pumplaser

Abb. 5.17. Modengekoppelter Laser mit nachgeschaltetem regenerativen Ver-
stirker, welcher von einem giitegeschalteten Laser gepumpt wird
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6 Lineare Laserspektroskopiemethoden

T. Dreier

6.1 Lineare Laserspektroskopiemethoden

6.1.1 Laserinduzierte Fluoreszenz (LIF)

Die laserinduzierte Fluoreszenz stellt eine der empfindlichsten rein optischen
laserspektroskopischen Verfahren fiir die Untersuchung einer grofien Zahl von
Atomen und Molekiilen dar [5]. Die Methode ist besonders zum Nachweis von
Radikalen in der Gasphase wie OH, NH, CN, HCO und anderen geeignet, da
diese Molekiile starke elektronische Uberginge im nahen ultravioletten und
sichtbaren Spektralbereich besitzen. Laserlicht fiir diese Wellenlédngenberei-
che ist direkt oder nach Frequenzkonversion in nichtlinearoptischen Kristallen
(BBO, KDP) zugénglich. Zahlreiche kleinere Atome absorbieren allerdings
erst im vakuumultravioletten Spektralbereich, H-Atome etwa bei dem nach
seinem Entdecker benannten Lyman-a-Ubergang bei 121 nm. Um trotzdem
unter atmosphérischen Bedingungen arbeiten zu kénnen, weicht man dann
hiufig auf Mehrphotonenanregungs- und -nachweisschemata aus (Kap. 6.2).

Bei der laserinduzierten Fluoreszenz wird durch Absorption von Photonen
in einem Atom oder Molekiil ein angeregter Zustand bevolkert. Aus diesem
heraus konnen Photonen entweder direkt emittiert werden oder durch intra-
(ohne Stofle) bzw. intermolekulare (unter Beteiligung von StéBen anderer
Molekiile) Energieumwandlungen in andere Niveaus des angeregten Zustands
wechseln, von wo aus dann eine Emission von Photonen erfolgt. Abbildung 6.1
zeigt die Verhéltnisse am Beispiel der Potentialkurven des OH-Radikals fiir
die Anregung, d.h. Absorption der einfallenden Laserstrahlung und Emission
der Fluoreszenzstrahlung. Der hier durch Absorption angeregte elektronische
Zustand kann durch die Strahlung eines Excimer- oder frequenzverdoppelten
Farbstofflasers erreicht werden. Es konnen aber auch hoéhere Schwingungs-
Rotations-Zusténde des elektronischen Grundzustands angeregt werden, wo-
fiir man Strahlung im infraroten Spektralbereich benttigt. Die Intensitéit der
Infrarotfluoreszenz ist jedoch wesentlich geringer, da die Lebensdauer bis zur
spontanen Emission aus dem angeregten Zustand fiir solche Ubergiinge grof
ist. Sie wird daher nur fiir Untersuchungen bei niedrigem Druck eingesetzt, wo
die Wahrscheinlichkeit fiir eine stoffinduzierte, d.h. strahlungslose ,,Lschung*
des angeregten Molekiils entsprechend geringer ist.

Der nach Absorption des Photons besetzte Zustand erfahrt vor der Emis-
sion héufig eine Deaktivierung (Relaxation) in niedrigere Energieniveaus.
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Abb. 6.1. Potentialkurven fiir die wichtigsten elektronischen Uberginge im OH-
Radikal. Anregung in verschiedene Schwingungsniveaus des elektronischen A-2X-
Zustands durch Absorption von UV-Strahlung aus dem elektronischen Grundzu-
stand X21IT bei 308 bzw. 278 nm (gerade Pfeile) und nachfolgende Emission von
Photonen (gewellte Pfeile)

Deshalb ist im Allgemeinen die ausgesendete Fluoreszenzstrahlung zu lange-
ren Wellenldngen gegeniiber der Anregungsstrahlung verschoben (,,Stokes-
Shift“). Wenn das Molekiil nach Emission in andere Schwingungs-Rotations-
Zusténde iibergeht als demjenigen, aus dem heraus es angeregt wurde, wird
die ausgesendete Fluoreszenzstrahlung schwicher. Absorptionsquerschnitte
sind ein quantitatives Maf fiir die Wahrscheinlichkeit, dass ein Photon vom
Molekiil absorbiert wird. Als solches sind sie wesentlich grofer als z.B. Raman-
Streuquerschnitte. Deshalb ist die Empfindlichkeit der LIF zum Nachweis
geringer Konzentrationen um viele Groflenordnungen hoher als die der spon-
tanen Raman-Streuung, selbst wenn man fiir letztere hiufig Laserstrahlung
mit wesentlich hcherer Intensitét als bei der LIF einsetzt.

Folgende Uberlegungen sollten bei der Ausfithrung eines LIF-Experiments
beriicksichtigt werden:

e Absorptions- und Emissionsspektrum miissen bekannt sein, denn man
muss einerseits Laserstrahlung in dem entsprechenden Wellenléngenbe-
reich fiir die Anregung bereitstellen, andererseits auch das vom Molekiil
emittierte Fluoreszenzlicht durch ein geeignetes optisches Filter vor dem
Detektor von stérendem Streulicht anderer Lichtquellen befreien (Ta-
belle 6.1).

e Das Molekiil sollte im angeregten Zustand fiir einen Fluoreszenznachweis
nicht durch weitere Zerfallsprozesse wie etwa Dissoziation oder Ionisation
noch mehr zur Verfiigung stehen.

e Die Strahlungslebensdauer mufl bekannt sein: je kiirzer sie ist, desto
besser! Die Wahrscheinlichkeit der Emission von Photonen aus dem an-
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Tabelle 6.1. Spektroskopische Daten zur LIF von zweiatomigen Spezies, die in der
Flammendiagnostik eine wichtige Rolle spielen [5]. A ist der Einstein-Koeffizient fiir
spontane Emission und @ die Rate der strahlungslosen StoBléschung (,,Quenching*)
der Anregungsenergie

Spezies A [nm] A [10%s71 Q [10°s7]
CH (A%A — X2I) 431,5 1,8 5,3
OH (A?X — X2IT) 306,4 1,4 5,6
NO (A’Y — X?II,5) 226,5 2,0 2,7

geregten Zustand ist proportional zum Einstein-A-Koeffizient fiir spon-
tane Emission.

e Strahlungslose Prozesse aus dem angeregten Zustand heraus kénnen das
effektiv ausgesendete Fluoreszenzlicht stark vermindern. Zu diesen Ef-
fekten gehoren u.a. MolekiilstoBe untereinander (sog. StoBléschen, engl.
Quenching), lonisation, und Pridissoziation (Zerfall des angeregten Mo-
lekiils).

Eine Beriicksichtigung dieser Parameter erméglicht es, die Besetzung N (v;, J;)
der abgefragten Schwingungs-Rotations-Zustinde (charakterisiert durch die
Quantenzahlen v; bzw. J;) im Grundzustand quantitativ zu berechnen und
somit auch eine Temperatur des Gases zu bestimmen [5,9].

Die Laserstrahlen werden zur Anregung der Molekiile eingesetzt und kon-
nen durch eine Zylinderoptik zu einem diinnen Lichtband mit einer Dicke
von nur wenigen 100 um und einer Breite von z.B. 30 mm geformt werden.
Auf diese Weise werden die Molekiile optisch angeregt und emittieren Fluo-
reszenzlicht. Bildet man dies auf eine Digitalkamera ab, kann ihre rdumliche
Verteilung registriert werden. Mit solchen bildgebenden Verfahren bei der
LIF (engl. LIF Imaging) konnen raumliche Speziesverteilungen mit hoher
zeitlicher Auflésung ermittelt werden, die nur durch die Pulsléinge des Lasers
(Femto- bis Nanosekunden) und die Belichtungsdauer der eingesetzten CCD-
Kamera festgelegt ist.

6.1.2 Zweiniveaumodell der LIF

Die Fluoreszenzintensitét eines durch einen kurzen Laserpuls angeregten spe-
zifischen Molekiiliibergangs kann fiir gegebene duflere molekiilspezifische und
globale Parameter wie Absorptionsstéirke, Gasdruck, Konzentration, Tempe-
ratur quantitativ beschrieben werden. Dies ist durch das vereinfachende Mod-
ell eines ,Zweiniveausystem“ moglich (Abb.6.2), das die Wechselwirkung
Molekiil-Photonen-Umgebung durch kinetische Gleichungen beschreibt [3,5].
Hierbei nimmt man an, dass das Molekiil nur zwei mégliche Energiezusténde
(in Abb. 6.2 symbolisiert durch die horizontalen Linien 1 und 2) einnehmen
kann, zwischen denen ein erlaubter optischer Ubergang durch Absorption
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Abb. 6.2. Zweiniveaumodell der laserinduzierten Fluoreszenz. bi2, b1, Ao1 sind
Einstein-Koeffizienten fiir induzierte Absorption, Emmission und spontane Emis-
sion. Q21, Wa;, P bezeichnen Rate fiir strahlungslose Deaktivirung, Ionisation und
Pradissoziation

bzw. Emission von Licht geeigneter Wellenlange moglich ist. Das Modell geht
von folgenden Annahmen aus:

1. Keine zusétzlichen Energieniveaus im Grund- bzw. angeregten Zustand
vorhanden, durch die ein Austausch von Besetzung moglich wére. Dies
ist eine starke Vereinfachung, da Molekiile zahlreiche Schwingungs-Rota-
tions-Zustéande besitzen.

2. Die Dauer des Anregungslaserpulses wird gegeniiber anderen im System
ablaufenden Vorgéngen als klein angenommen. Damit geht man davon
aus, dass die Absorption unendlich schnell erfolgt und keine weitere Wech-
selwirkung zwischen dem Lichtfeld des Anregungslasers und dem Molekiil
stattfindet. Mathematisch vereinfacht sich dariiber hinaus das die Kinetik
beschreibende Differentialgleichungssystem.

Nach Laseranregung erfahrt die Besetzungszahl im unteren N;- und oberen
Ny-Anregungszustand eine zeitliche Entwicklung. Diese kann der Losung des
Differentialgleichungssystems entnommen werden [3]:

dN
ditl = —Nibi2 + Na(bay + A1 + Q21), (6.1)
dN>
i Nibis — Na(bo1 + Ao1 + Qa1 + P+ Wa,). (6.2)

Hierbei bezeichnet (Abb. 6.2) bz = B, /c die Rate (in s~1) fiir induzierte
Emission/Absorption durch das eingestrahlte Laserlicht (mit den entspre-
chenden Einsteinkoeffizienten B), @, die Rate fiir strahlungslose, stoin-
duzierte Deaktivierung (,,Quenching®) und Wy;, P die Photoionisations- bzw.
Pradissoziationsrate. Auf der rechten Seite der Gleichungen (6.1) und (6.2)
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stehen die Terme mit negativem bzw. positiven Vorzeichen, die die zeitliche
Ent- bzw. Bevolkerung des jeweiligen Energieniveaus (linke Seite) bewirken.

Sind zudem die Pridissoziations- und Ionisationrate vernachlissigbar, so
erhilt man erwartungsgemifl aus der Addition und nachfolgenden zeitlichen
Integration der Gleichungen die Erhaltung der Teilchenzahl, Ny + Ny =
const. = N?, wobei NY die Teilchenzahl im Grundzustand vor der Laser-
anregung bedeutet.

Unter der Annahme zeitlich stationirer Zustdnde (dN L = dé\iz = 0) erhalt
man fiir 0 < ¢t < T (T — Pulsléinge des Lasers)

b1o Ny
r

No(t) = P25 (1 — e, (6.3)

also die exponentiell mit der Zeit zunehmende Besetzung im angeregten
Niveau, die fiir grofie Zeiten (rt > 1) in den konstanten Wert

b12N10
r

Ny = (6.4)
iibergeht. In (6.3) bedeutet r = bia + ba1 + A21 + Q21 die Summe der die
Besetzung des angeregten Niveaus bestimmenden Prozessraten. Nach dem
Ende des Laserpulses (¢ > T') nimmt diese Besetzung von dem Anfangswert
NI exponentiell mit der Zeit ab:

Ny(t) = Nf e~ (Az1HQ21)t (6.5)

Im linearen Bereich, also fiir Laserintensitéiten, die niedrig genug sind, um
keine merkliche Stérung der Gleichgewichtsbesetzungen der Nieveaus zu er-
reichen, gilt schlieBlich fiir die Fluoreszenzintensitét

hv Q
F= C” IANDBioL,

Az
Agp + Qa1

d.h. man erh#lt die gewiinschte lineare Abhéngigkeit von der ungestoérten An-
zahldichte N} im Grundzustand, von dem aus die Lichtanregung des Molekiils
ausging. Die Zeit 7ior = 1/(A21 + Q21) bedeutet dabei die effektive Lebens-
dauer des angeregten Zustands.

(6.6)

Beispiel: Bei einem Molekiil kann man bei einer ,,Quanteneffizienz“ von 1
(d.h. keine Verminderung der nach Anregung ausgesendeten Fluoreszenz-
intensitit durch strahlungslose Deaktivierung) 5 - 103 Absorptionsprozesse
messen, was bei 500nm und 1 W Strahlungsleistung (3 - 10'® Photonen/s)
einer relativen Absorption von AI/I = 1074 entspricht. Hier zeigt sich die
grofle Empfindlichkeit der LIF gegeniiber einer einfachen Absorptionsmes-
sung, bei der man die sehr geringe Anderung der eingestrahlten Laserinten-
sitédt bestimmen miisste.
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Abb. 6.3. LIF-Anregungsspektrum des OH-Radikals bei niedrigem Druck (5 mbar)
unmittelbar nach der Laserphotolyse von H2O bei 193 nm: HoO+hv —OH(v,J)+H

Abbildung 6.3 zeigt ein LIF-Anregungsspektrum des OH-Radikals, wel-
ches aus der photoinduzierten Dissoziation von Wasserdampf in der ,,Reak-
tion“ HyO+hv(A = 193 nm)—OH(v,J)+H entstanden ist. Die Strahlung zur
Photolyse bei 193nm kann ein Excimerlaser liefern. Das Spektrum erhilt
man, wenn man die Wellenldnge des Lasers iiber die Absorptionslinien des
OH-Radikals abstimmt und gleichzeitig die aus allen angeregten Zusténden
emittierte Fluoreszenzintensitit registriert [8].

6.2 Absorptionsspektroskopie

6.2.1 Absorption und Dispersion

Licht erfiahrt beim Durchstrahlen einer Probe eine Schwéchung aufgrund von
Absorption und Streuung. Den Verlust, der sich aus diesen beiden Prozessen
ergibt, nennt man FExtinktion. Dariiber hinaus dndert sich auch die Phasen-
geschwindigkeit des Lichts gegeniiber dem Vakuum v = ¢/n(w), mit dem
von der Frequenz w des Lichts abhéngigen Brechungsindex n. Das klassische
Modell des Brechungsindex ist das der oszillierenden elektrischen Ladung g,
welche durch das elektromagnetische Feld der Lichtwelle eine Auslenkung
x(t) erfihrt [3]. Mikroskopisch wird so ein elektrisches Dipolmoment (q - x)
erzeugt, makroskopisch durch die Anzahl N der Dipole eine Polarisation P
des Mediums:

P=Ngqg-xz=c¢9(c —1)E =¢eoxFE (6.7)
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mit der Suszeptibilitit y des Mediums und dem Brechungsindex n = /. Im
Allgemeinen ist der Brechungsindex eine komplexe Grofle

n=n'—ik (6.8)

mit einem Realteil n’, der die Dispersion des Mediums beschreibt, also die
Ausbreitungsgeschwindigkeit des Lichts, die sich mit der Frequenz und mit
einem Absorptionskoeffizienten  als Imaginérteil dndert.

Die Schwichung der Lichtintensitdt beim Durchstrahlen des Mediums
in z-Richtung beschreibt das Beer-Gesetz I(z) = Iyexp(—az), wenn I, die
anféinglich vorhandene Intensitt ist. In der Niihe eines resonanten Ubergangs
des Molekiils bei der Frequenz wq erhélt man durch Losung der Bewegungs-
gleichung der erzwungenen Schwingung der (geddmpften) elektrischen La-
dung fiir n (imaginér und real)

N¢* o]
KR =
8eomwo (wo — w)? + (7/2)?
N¢? -
n =1+ 14 (wo = w) (6.9)

degmuwg (wo — w)? + (7/2)?

Dies stellt das Resultat fiir einen klassischen Oszillator dar. Die Frequenz-
abhingigkeit beider Anteile ist in Abb.6.4 dargestellt. Fiir n’ ergibt sich
die Dispersionskurve, fiir k eine Lorentzfunktion bei der Resonanzfrequenz
wp. Die Halbwertsbreite dieser ,,Absorptionslinie“ wird durch die Damp-
fung ~ des Oszillators vorgegeben. In quantenmechanischen Systemen wie
z.B. Molekiilen kommen viele Energieniveaus vor, zwischen denen durch Ab-
sorption erlaubte Uberginge stattfinden koénnen. Die Oszillatorenstirke f;
(Abb. 6.5) ist ein Maf fiir die ,,Stéirke eines Ubergangs vom Energieniveau
¢ nach k, d.h. fiir die Wahrscheinlichkeit, dass das Molekiil ein Photon ab-
sorbiert und einen entsprechenden Ubergang in das energetisch hoher gele-

nl

Ng? )
n = 1+ !
48,Mw, (W) + (¥[2)? 1 /\

~/ ®

K

‘ Ng? Y
~ 8gmuw, (Wy)2 + (7/2)?

(O] ®

Abb. 6.4. Dispersive (oben) und absorptive (unten) Beitrige zum komplexen
Brechungsindex
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Abb. 6.5. Elektronische Ubergiinge beim Natriumatom [3)

gene Niveau ausfiihrt. Dies gilt fiir einen nicht durch Doppler- oder Druck-
verbreiterung gestoérten Ubergang. Der integrale Absorptionskoeffizient trigt
der Tatsache Rechnung, dass der Ubergang eine endliche Linienbreite besitzt,
also fiir eine gewisse Frequenzbreite eine verinderte Absorptionswahrschein-
lichkeit vorherrscht. Er ist eine Konstante fiir den betreffenden Ubergang und
kann durch die Einstein-Koeffizienten ausgedriickt werden:

hwi
/aikdw = c kBlsz . (610)

Fiir den integralen Absorptionsquerschnitt ergibt sich dann mit

2
e
By = ———fir, 6.11
k 2msohwfk ( )
hv _, hw _
Otot = /Uide = - Dik = e Dk (6.12)

6.2.2 Absorptionsspektroskopie mit Lasern

Zunichst sei ein Vergleich experimenteller Methoden bei Verwendung einer
inkoh#renten Lichtquelle (Lampe) bzw. eines Lasers angestellt. Vorteile des
Lasers:

e Wegen der hohen Monochromasie des Lasers ist keine Lichtzerlegung
notig, d.h., die gesamte Intensitit der Laseremission, die allein schon
durch die starke Biindelung des Laserstrahls gegeniiber einer Lampe
sehr viel grofler ist, kann verwendet werden. Allerdings muss zur Auf-
nahme eines Spektrums die Laserstrahlung in ihrer Wellenléinge verédndert
(,abgestimmt“) werden konnen (vgl. auch Abb.6.6).

e Da beim Laser hohere Lichtintensitéiten I vorliegen als bei einer Lampe,
ist das Detektorrauschen vergleichsweise klein, so dass man kleinere Ab-
sorptionen (kleinere AI/T) messen kann.
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Abb. 6.6. Vergleich zwischen Absorptionsspektroskopie mit breitbandiger inkoha-
renter Lichtquelle (a) und mit abstimmbarem Laser (b)

e Die Linienbreite des Lasers ist meist sehr viel kleiner als die einer konven-
tionellen Lichtquelle. Damit kann man eine hohere spektrale Auflosung im
Absorptionsspektrum erreichen und dementsprechend genauere spektrale
Informationen iiber die Molekiile erhalten.

e Hohere Empfindlichkeit durch schmalbandige Strahlung. Eine Abschét-
zung erhélt man bei Kenntnis des Absorptionskoeffizienten « aus der
Formel ~ «a dw/Aw (6w —Absorptionslinienbreite, Aw — Laserbandbreite).

Abbildung 6.6 zeigt jeweils einen typischen experimentellen Aufbau zur Mes-
sung von Absorptionsspektren in Gasen unter Verwendung einer thermischen
Lichtquelle (Abb.6.6a) und eines Lasers (Abb.6.6b) [3]. Man erkennt dort
auch einen weiteren Vorteil der Laserspektroskopie: ein Laserstrahl kann auf-
grund seiner geringen Divergenz leicht durch Vielfachreflexion zwischen zwei
in der Gaszelle angebrachten Spiegeln einen langen Absorptionsweg im Gas
zuriicklegen, was die Nachweisgrenze fiir geringe Konzentrationen erheblich
verbessert. Empfindliche Absorptionsmethoden (bis zu einzelnen absorbierten
Photonen) kénnen noch relative Absorptionen bis herunter zu Aa/a ~ 10710
messen!

Photoakustische Spektroskopie. Von Bell und Tyndal wurde 1881 erst-
mals eine Methode angegeben, mit der die Absorption von Licht in einem
Gas nicht tiber die Intensitétsschwichung nach Austritt des Lichtstrahls aus
der Probe nachgewiesen sondern , horbar“ gemacht werden kann. Mit dieser
Technik (heute Photoakustik genannt) erreicht man eine sehr hohe Empfind-
lichkeit zum Nachweis geringster Konzentrationen im ppb- (parts per billion,
10~?) bis ppt- (parts per trillion, 10~12) -Bereich. Grundlegende Vorausset-
zung ist allerdings, dass die nachzuweisenden Spezies sich in einer Mischung
mit einem Inertgas bei hoheren Driicken (ca. einige mbar bis 1bar) in der
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Abb. 6.7. Molekulare Vorgéinge bei der photoakustischen Spektroskopie (links).
Aufbau eines einfachen Spektrofons (rechts)

Probe befinden. Daher ist, solange keine Uberlappungen der druckverbrei-
terten Absorptionsspektren verschiedener Molekiilsorten auftreten, die pho-
toakustische Spektroskopie besonders in der Umweltanalytik interessant
[1,3,6].

Die Verhiltnisse bei der Photoakustik sind in Abb. 6.7 skizziert. Durch
Absorption von zeitlich gepulstem Laserlicht (wellenférmiger Pfeil im Ener-
gieniveauschema links) gelangt das Molekiil in einen zeitlich instabilen an-
geregten Zustand. Finden wéhrend der Lebensdauer dieses Zustands zwi-
schenmolekulare St6fle mit anderen Molekiilen oder Atomen in der Probe
statt, so kann eine nachfolgende Stoldeaktivierung das Molekiil ohne Aus-
sendung von Strahlung wieder in den Grundzustand iibergehen (gerade Pfeile
im Energieniveauschema). Bei einem Druck von 1mbar erfolgt diese strah-
lungslose Deaktivierung (engl. Quenching) in ca. 1075 s. Die anfiinglich ab-
sorbierte Energie wird adiabatisch in thermische Bewegungsenergie umge-
wandelt und fiithrt zur Ausbreitung einer Druckwelle, die mit einem empfind-
lichen Mikrofon nachgewiesen werden kann. Relative Druckidnderungen von
107 konnen so zeitaufgelost registriert werden. Da der Nachweis auf der
strahlungslosen Deaktivierung beruht, eignet sich die Methode auch gut fiir
Substanzen mit geringer Fluoreszenzquantenausbeute. Ein Nachteil der pho-
toakustischen Spektroskopie ist, dass die erzielbare spektrale Auflésung durch
Druck- und Dopplerverbreiterung begrenzt wird. Die Empfindlichkeit kann
durch resonante Verstiarkung der Druckwelle erh6ht werden, die durch die
Relaxation der Molekiilanregung hervorgerufen wurde, indem die Pulsfolge
(bei gepulstem Laserbetrieb) bzw. die durch den Lichtzerhacker (,,Chopper®)
in Abb. 6.7 periodisch unterbrochene kontinuierliche Intensitét des Lasers bei
den Eigenfrequenzen der Messzelle betrieben wird. Dann wirkt die Zelle, &hn-
lich wie der Korpus einer Gitarre, als Resonanzverstéirker der akustischen
Welle.
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Beispiele:

1. Das NO-Molekiil absorbiert bei seiner Grundschwingungsfrequenz von
1876 cm™!. Durch Einstrahlung in die Gaszelle mit einem entsprechend
abgestimmten Infrarotlaser kann man eine Nachweisempfindlichkeit von
0,4 ppb erzielen.

2. Messung der Dissoziationsenergie von Molekiilen: die Amplitude des op-
toakustischen Signals fillt drastisch ab, wenn man die Wellenldnge des
Anregungslasers so wahlt, dass das Molekiil gerade dissoziiert: dann steht
keine kinetische Energie mehr zur Umwandlung in thermische Energie
im Stoflgas zur Verfiigung, da die absorbierte Energie zur Trennung der
Molekiilfragmente verbraucht wurde, vorausgesetzt, die Energie der Pho-
tonen ,reicht gerade“ fiir den Bindungsbruch aus.

Intracavity Absorption. Eine ebenfalls sehr empfindliche Absorptions-
methode mit Lasern ist die Intracavity-Absorption. Im Normalbetrieb ist die
Verstarkung G des Lasermediums nur wenig grofler als die Schwelle, die
durch die internen Verluste im Inneren des Resonators hervorgerufen wer-
den. Stellt man nun eine Zelle in den Resonator, der ein die Laserstrahlung
absorbierendes Gas enthélt, so erhéht man dadurch die internen Verluste,
und schon bei geringsten Konzentrationen nimmt die hinter dem Auskoppel-
spiegel gemessene Laserstrahlung bei den entsprechenden Absorptionslinien
des Gases ab. Eine Zerlegung des aus dem Resonator austretenden Laser-
lichts in einem Spektrometer liefert somit ein Absorptionsspektrum des Gases
welches sich in der ,intracavity-Gaszelle“ befindet [3,4]. Vorteile der Intra-
cavity-Absorptions-Methode:

e Bei einem Transmissionsvermogen T> des Auskoppelspiegels ist die In-
tensitéit innerhalb des Resonators ¢ = 1/T»-mal grofer als aulerhalb (fiir
T5 =~ 0,02 s ergibt sich ¢ =~ 50).

e Die Intensistdt des Laserstrahls auflerhalb des Resonators ist sehr von
den Verlusten innerhalb des Resonators abhéngig. Daher konnen sehr
schwache Absorptionsiibergénge spektroskopiert werden, besonders wenn
der Laser knapp iiber der Schwelle zum Verloschen gepumpt wird. Die
relative Anderung der am Ausgang mit einem Detektor gemessenen Strah-
lungsleistung P ist gegeben durch [3]

Go Ay
Go—vAy+7°

Hierbei sind P die Lichtleistung, I die Intensitéit, Ay = a(w)L bezeichnet
zusétzliche Verluste durch das absorbierende Medium in der Zelle der
Lénge L im Resonator und a(w) den Absorptionskoeffizient des Gases
bei der Frequenz w.

e Das Laserlicht lduft widhrend des optischen Pumpvorgangs im Laser-
medium vielfach zwischen den Resonatorspiegeln hin und her. Der ef-
fektive Absorptionsweg, den das Licht also innerhalb der absorbierenden

AP/P = AIJT = (6.13)
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Probe zuriicklegt, ist betriichtlich (mehrere km!) und wird durch die Ein-
schwingzeit des Resonatormode bestimmt.

Cavity-Ringdown-Spektroskopie. Vom Grundgedanken dhnlich, jedoch
mit prinzipiellen Unterschieden zur Intracavity-Absorptions-Spektroskopie,
arbeitet die Cavity-Ringdown-Spektroskpie (CRDS) [2,10,13]. Bei der CRDS
befindet sich die absorbierende Probe — auflerhalb vom Laser — im Inneren
eines optischen Resonators. Dieser besteht aus zwei Hohlspiegeln, die im
Bereich der optischen Uberginge der zu untersuchenden Spezies hoch re-
flektieren. Ein kurzer Laserpuls wird durch den einen Spiegel auf der opti-
schen Achse in den Grundmode des Resonators eingekoppelt, und die geringe,
bei jedem Umlauf aus dem anderen Spiegel austretende Lichtintensitat wird
zeitaufgelost mit einem schnellen Detektor gemessen. Wegen der hohen Re-
flektivitdt der Spiegel, die im sichtbaren Spektralbereich mehr 99,99% betra-
gen kann, lduft der Laserstrahl sehr oft im Resonator um und kann daher
einen groflen effektiven Absorptionsweg (mehrere km!) zuriicklegen. Meist
ist der Spiegelabstand L gerade so grof}, dass die aufeinanderfolgend austre-
tenden Lichtpulse sich liickenlos aneinanderreihen, so dass man eine glatte,
exponentiell abklingende Lichtintensitéit aufzeichnen kann (bei einem 8ns
langen Laserpuls also ca. L = 0,6m). Das zeitliche Abklingen der Intensitét
ist ein Maf} fiir die Stérke der Absorption, also der absoluten Konzentra-
tion der nachzuweisenden Spezies im Resonator. Andere Verluste, wie die
Streuung des Laserlichts im Gas, an den Spiegeloberfléchen usw., bilden den
Rauschhintergrund des Signals und werden im leeren Resonator bestimmt
(bzw. wenn der Laser neben die Absorptionslinie abgestimmt wird). Neben
der sehr hohen Empfindlichkeit dieser Absorptionsmethode hat man hier den
Vorteil, dass nicht absolute Intensitédten, sondern nur das zeitliche Abklingen
einer Intensitdt in die Messung eingeht. Daher ist die CRDS unempfindlich
gegen Puls-zu-Puls-Schwankungen der Laserintensitit. Zur Aufnahme eines
Spektrums der absorbierenden Probe muss der Laser in dem interessierenden
Wellenlédngenbereich durchgestimmt werden.

Beispiele:

e Molekularer Sauerstoff besitzt einen schwachen, mit einer Anderung des
magnetischen Dipols verbundenen Ubergang, der im Spektralbereich
(dem sog. ,roten atmosphirischen System*) bei 610 nm liegt. Ein CRD-
Spektrometer ist in der Lage, bei diesem Ubergang das im Sauerstoff von
Raumluft zu 0,2% enthaltene Isotop #O5 (ca. 0,8 ppm) nachzuweisen.

e Auch der 5.Oberton in der v3-Schwingung des NoO-Molekiils ist sehr
schwach (ein Photon bewirkt einen Ubergang vom Schwingungsgrundzu-
stand in das Schwingungsniveau v = 6). Mit der CRDS kénnen trotz-
dem Spektren bei 775,3nm mit einem Signal-zu-Rausch-Verhiltnis von
mehr als 100 aufgenommen werden. Die Nachweisgrenze liegt etwa bei
2-1071%cm=1 [11].
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Dopplerfreie Absorptionsspektroskopie mit Lasern. Zur Strukturauf-
klarung von mehratomigen Molekiilen will man h&ufig die durch schnelle
thermische Bewegung der Molekiile (Dopplereffekt) hervorgerufene Linienver-
breiterung vermeiden. Wenn das gelingt, hat man es bei stabilen Molekiilen
nur noch mit der natiirlichen und der durch zwischenmolekulare Stéfle verur-
sachten Linienbreite zu tun; letztere kann durch Reduzierung des Gasdrucks
noch weiter vermindert werden.

Zur Reduzierung der Dopplerverbreiterung sollten nur Molekiile mit einer
Geschwindigkeitskomponente Av, um v, = 0 beobachtet werden, wenn x
die Richtung der Achse zwischen dem Licht absorbierenden/emittierendem
Molekiil und dem Beobachter (Detektor) bezeichnet. Zwei experimentelle
Moglichkeiten zur Reduzierung der Dopplerverbreiterung sollen hier bespro-
chen werden.

1. Man kann die Geschwindigkeitskomponente v, verkleinern. Um eine solche
Reduktion zu erreichen, verwendet man einen sogenannten Molekular-
strahl: Dies ist ein kollimierter Teilchenstrahl, der aus den zu unter-
suchenden Molkiilen in hoher Verdiinnung mit einem inerten Gas besteht
und der aus einer kleinen Offnung (z.B. 80um) eines Behilters unter
Atmosphérendruck ins Vakuum austritt (Abb.6.8). Bedingt durch den
gerichteten Impulsiibertrag innerhalb der Austrittsoéffnung und einer
Blende werden Molekiile selektiert, die eine starke Abkiihlung ihrer in-
neren Freiheitsgrade (Schwingung, Rotation) erfahren haben. Sie fliegen
in einem gebiindelten Strahl mit einer Geschwindigkeitsverteilung, deren

Ofen [

Abb. 6.8. Molekularstrahl zur Reduzierung der Dopplerverbreiterung von Spekt-
rallinien
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Komponenten senkrecht zur Ausbreitungsrichtung stark reduziert sind.
Das Verhiltnis der Geschwindigkeitskomponenten in Strahlrichtung (z-
Achse in Abb. 6.8) und senkrecht dazu ist nédherungsweise durch v, /v, =
b/2d gegeben, wobei b die Schlitzbreite und d den Abstand zwischen
Quelle und Diise bezeichnen. Nur die Molekiile aus der Maxwell-Boltz-
mann-Verteilung [7] mit der kleinen Geschwindigkeitskomponente v, in
z-Richtung kommen durch die Blende. Ihre Vorzugsgeschwindigkeit v, zu
einem senkrecht dazu eingekoppelten Laserstrahl wird durch die rdum-
liche Kollimierung festgelegt, so dass diese Komponente ohne Auswirkung
auf das Absorptions- oder Emissionsprofil ist.

. Man prépariert (,markiert“) mit Laserstrahlung nur eine Geschwindig-

keitsgruppe aus dem Ensemble der Molekiile, deren Geschwindigkeits-
betrédge bei der Temperatur T einer Maxwell-Boltzmann-Verteilung ge-
horchen. Dies gelingt mit Hilfe der Zweiphotonenabsorption [3,14]. Ab-
bildung 6.9 veranschaulicht die Vorginge an einem Dreiniveausystem
eines Atoms/Molekiils. Bei hoheren Intensitéiten des anregenden Laser-
strahls absorbieren die Molekiile mit groflerer Wahrscheinlichkeit gleich-
zeitig zwei (oder mehr) Photonen und werden vom Energieniveau ¢ nach
f angeregt. Von dort kénnen sie Fluoreszenzstrahlung aussenden (z.B.
beim Ubergang ins Niveau m). Fiir ein ruhendes Molekiil gilt die Ener-
giebilanz mit dem Strahlungsfeld

Ef —F;, = h(L«J1 +w2) . (6.14)

Dabei sind w; und wy die Frequenzen des eingestrahlten Laserlichts (w; =
ws bei Verwendung von nur einem Laser). Ein mit der Geschwindigkeit
v bewegtes Molekiil ,,sieht“ dagegen die verschobene Lichtfrequenz w’ =
w — k- v, wenn k den Wellenvektor des Lichts (parallel zur Ausbrei-
tungsrichtung des Laserstrahls mit |k| = 27/)) bezeichnet. Uberlagert
man nun zwei gegenldufige Laserstrahlen in der Probe, so lautet die Re-
sonanzbedingung

Ef —F, = h(w1 +w2) — h'v(kl + k2) . (615)
........A
- E

Abb. 6.9. Energieniveauschema der Zweiphotonenab-
sorption mit nachfolgender Fluoreszenzemission
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Fiir k1 = —k aus unserem Beispiel wird dann die Dopplerverschiebung
zu Null, und alle Molekiile kénnen unabhéngig von ihrer Geschwindigkeit
Photonen aus beiden Laserstrahlen absorbieren und den Zweiphotonen-
iibergang ausfithren. Nur diese Molekiile lassen sich iiber die nachfolgende
Fluoreszenzstrahlung nachweisen, die dann ein weitgehend dopplerfreies
Linienprofil aufweist.

Es kann aber auch sein, dass Molekiile aus einer spezifischen Geschwin-
digkeitsklasse, die obige Resonanzbedingung erfiillt, zwei Photonen aus
nur einem Strahl absorbieren, was zu einem dopplerverbreiterten Unter-
grund im Fluoreszenzsignal fithrt.

Fiir beide dopplerfreien Spektroskopiemethoden benétigt man zur Auflésung
der sehr schmalen Linienformen Laserstrahlung mit entsprechend geringer
Linienbreite, wie sie mit Einmodenlasern zur Verfiigung stehen [3,12].
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7.1 Die nichtlineare Wechselwirkung
von quantenmechanischen Systemen mit Licht

Von den zahlreichen Phénomenen der Wechselwirkung von Photonen mit Ma-
terie bei hohen Lichtintensitéten seien hier nur zwei Klassen herausgegriffen:
die durch den Raman-Effekt [4] bzw. Absorptionsvorgénge [1,4] hervorgerufe-
nen Effekte hoherer Ordnung.

7.1.1 Nichtlineare Raman-Prozesse

Im Allgemeinen wird das elektrische Dipolmoment in einem molekularen Sys-
tem von linearen und nichtlinearen Termen bestimmt:

p:aE—l—%ﬂEE-i-%’yEEE—i—... . (7.1)
Dabei bedeutet « die Polarisierbarkeit, 5 die Hyperpolarisierbarkeit und ~y die
2. Hyperpolarisierbarkeit des Mediums. Da diese Groflen i. Allg. noch von den
Richtungen der Polarisationsebenen der eingestrahlten Lichtfelder abhéingen,
stellen sie Tensoren vom Rang 2, 3, bzw. 4 dar. Bei hohen Lichtintensitéiten
liefern die Terme mit 3 und v merkliche Beitréage zu einer groflen Vielfalt op-
tischer Phidnomene wie Frequenzverdopplung, Frequenzverdreifachung, und
zu der hier zu besprechenden nichtlinearen Raman-Spektroskopie. Gleichbe-
deutend mit diesem Ansatz ist die Entwicklung der makroskopischen Pola-
risation nach Potenzen der elektrischen Feldstédrken der einfallenden Laser-
strahlen bei den Frequenzen w; [2,3,5]:

1 1
P = X(l)El + §X(2)E1E2 + EX(S)E1E2E3 + ... (72)

Hierbei bedeuten x(¥ die Suszeptibilitéiten der i. Ordnung. Fiir die bekann-
ten linearen Phidnomene Effekte, Emission, spontane Raman-Streuung usw.
ist () verantwortlich, fiir die uns im Weiteren interessierenden nichtlinearen
Prozesse in Gasen muss der Term mit y®) eine nennenswerte Grofe erreichen.

Es gibt zahlreiche Varianten nichtlinearer Raman-Prozesse; schematisch
sind einige in Abb. 7.1 dargestellt.
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Laser (DL > (DR=0‘)L-(DS / CSRS
—> SRGS
———
- IRS (SRLS
Laser g [ Probe \ ( )

CARS
Linse  Mikrofon l—-l— PARS

Abb. 7.1. Stimulierte Raman-Streuung (SRS)

Stimulierte Raman-Streuung (SRS). Die stimulierte Raman-Streuung
wird anhand des Energieniveaudiagramms von Abb.7.2 erldutert: strahlt
man gleichzeitig Photonen bei der Frequenz wy und ws in eine Probe, die
Molekiile mit einer Raman aktiven Schwingung (Rotation) bei wg enthilt, so
kann durch den gezeichneten stimulierten Wechselwirkungsprozess ein weite-
res ,,Stokes“-Photon erzeugt und das Molekiil dabei in den schwingungs-
(rotations-)angeregten Zustand iibergehen. Der nichtlineare Polarisationsterm
fiir diesen Prozess lautet:

6
P®(wg) = 150X(3)(—WS;01L, ~wr, ws)|E(wr)*E(ws) - (7.3)

Durch Abstimmen des Stokes-Lasers erhiilt man ein SRS-Spektrum mit den
Raman-Resonanzen wg = wy, — ws.

l;.
%

Abb. 7.2. Erzeugung von Stokes-Photonen durch stimulierte Raman-Streuung

Kohirente Anti-Stokes-Raman-Streuung (CARS).

CARS-Signal. Man kann auch die Anti-Stokes-Frequenz 2w, — ws = wgs
erhalten, wobei wgp = wg (Abb.7.3) die Frequenz eines Raman aktiven
Schwingungs—(Rotations—)Ubergangs bedeuten. Die erzeugte Welle resultiert
aus der inelastischen Streuung der Pumpwelle (w,) an der durch Pump-
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s \
K|=nwyc

2
Ips0c AN2|[y®f /f /; 12 [sin(AkL/z)J

AKkL/2

I
Energie-Erhaltung: I@puls;Erh_gltu_gg: /

Abb. 7.3. Energieniveaudiagramm und Strahlanordnung bei CARS

und Stokes-Welle erzeugten Polarisation bei der Differenzfrequenz wg, die
mit der Raman-Frequenz des Molekiilensembles iibereinstimmt. Uber diese
Modulation koppelt eine weitere Welle bei der Frequenz w, so in einem
Vierwellenwechselwirkungsprozess eine Anti-Stokes-Welle bei der Frequenz
Was = 2wp — w, erzeugt wird. Da jedes Medium Dispersion aufweist und die
Impulserhaltung fiir alle beteiligten Photonen gelten muss, wird das CARS
Signal in die durch

Zik; =0 (7.4)

festgelegte Richtung abgestrahlt. Nur dann wird iiber einen makroskopischen
Bereich in der Probe (das ist der rdumliche Bereich, in dem Pump- und
Stokes-Laser iiberlagern) effizient ein CARS Signal erzeugt. Die Verhéltnisse
in einem Energieniveaudiagramm des Molekiils und anhand der Wellenvek-
toren der eingebrachten Lasertrahlen zeigt Abb. 7.3.

Verlduft der Streuprozess iiber eine Raman aktive Molekiilrotation (Rota-
tions-CARS), gelten die Auswahlregeln Av = 0, AJ = £2. Fiir einen gleich-
zeitigen Schwingungsiibergang des Molekiils (Vibrations-Rotations-CARS)
erhilt man dagegen aus quantenmechanischen Berechnungen, dass nur Uber-
gidnge mit Av = +1, AJ = 0, £2 erlaubt sind und damit ein resonantes
CARS-Signal liefern. Die spektroskopische Nomenklatur bezeichnet dabei
Ubergiinge mit AJ = —2,0 4 2 als O-, Q- bzw. S-Zweige.

Ein Beipiel fiir ein berechnetes Schwingungs-Rotations-CARS-Spektrum
von Wasser zeigt Abb. 7.4. Die Theorie zur Berechnung der CARS-Intensitét
ist in vielen Publikationen beschrieben [2,5]. Aus dem klassischen Ansatz
fiir die nichtlineare Polarisation P®)(r,w,,) bei der erzeugten Anti-Stokes-
Frequenz

1
P® (rywas) = Zsox(?’)(—was;wL,wL, —wS)EQ(r, wr)E*(r,ws) (7.5)
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T=2200 K

3583 | ' 3623 ' 3663
Wellenzahl [cm-1]

Abb. 7.4. Berechnetes CARS-Spektrum von Wasser fiir eine Temperatur von
2200 K. Man erkennt die zahlreichen Ubglagerungen der Schwingungs-Rotations-
Linien der (v =0,1) Q-Zweig (AJ = 0)-Ubergiinge [2]

mit dem Suszeptibilititstensor x(®), dessen Elemente von den beteiligten Fre-
quenzen w; sowie den molekularen Parametern des untersuchten Molekiils
nach (7.6) abhéngen,

2NC4 do Wab

(3) — o 7.6
X (was) Xnr + hw? a0 abwgb — (Wp _ ws)z o iFab(Wp - Ws) ) ( )
erhilt man schlief8lich fiir die CARS-Intensitéit den Ausdruck
1674w?2 o |2 sindkL/2\°
I, =—F"2% (3)’ IPIql? | ——=—12 7.7
O ein?ngnas X L5 SkL/2 (7.7)

Somit hingt die im Spektrum beobachtete Intensitédt von folgenden Grofien
ab:

1. |x®|?: molekiilspezifisch; quadratisch abhingig von der Besetzungsdif-
ferenz, AN = N, — N,, zwischen unterem und oberem Energieniveau des
erlaubten Raman-Ubergangs.

2. IZI: (I ~ |EJ?): starke Abhingigkeit der Signalintensitéit von den Inten-
sitdten von Pump- und Stokes-Laser.

Signalaufnahmetechniken und Versuchsaufbau. Man unterscheidet
prinzipiell zwei Arten von CARS-Spektroskopie, je nachdem, ob der Stokes-
Laser schmalbandig oder breitbandig ausgelegt ist. Im ersten Fall (Scanning
CARS) wird das CARS-Spektrum durch Abstimmen dieses Lasers iiber die
Raman-Resonanzen erzeugt (Abb.7.5a). Im zweiten Fall ist die Bandbreite
des Lasers grofl genug, um gleichzeitig alle Raman-Resonanzen anzuregen und
somit das CARS-Spektrum durch Dispersion in einem Spektrometer und De-
tektion mit einer CCD-Kamera im Prinzip innerhalb eines Laserpulses zu
erhalten (Abb. 7.5b).

Abbildung 7.6 zeigt schematisch einen typischen Aufbau zur Aufnahme
von CARS-Spektren. Als Laserquelle fiir den Pumpstrahl (bei wy,) dient ein
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CARS- Abstimmung
Spektrum (a)
Aw
_j[— -

e

Frequenz w, — Awg

Abb. 7.5. Aufnahme eines CARS-Spektrums durch (a) Abstimmen eines schmal-
bandigen und (b) eines breitbandigen Stokes-Lasers
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© J— 2w,
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Abb. 7.6. Scanning-CARS-Spektrometer, bestehend aus Nd:YAG-Laser (Pump-
laser) und einen abstimmbaren Farbstofflaser (Stokes-Laser). In der gezeigten
Anordnung koénnen Molekiile in einem Stromungssystem bei niedrigem Druck
(< 10 mbar) spektroskopiert werden

Nd:YAG-Laser, der gleichzeitig auch einen Farbstofflaser (Stokes-Laser, bei
wg) optisch pumpt. Die Strahlen werden je nach gewéhlter Phasenanpas-
sungsgeometrie durch Spiegel und Strahlteiler kombiniert und im Messort
mit einer Linse fokussiert. Das erzeugte CARS-Signal wird zunéchst durch
Farbteilerspiegel von den restlichen Laserstrahlen getrennt und anschliefend
in einem Monochromator detektiert.
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Anwendungen der CARS-Spektroskopie

1.

CARS-Intensitat

Thermometrie. Der wichtigste Anwendungsbereich der CARS-Spektro-
skopie liegt auf dem Gebiet der optischen In-situ-Temperaturbestimmung
in der Gasphase (Flammen, chemische Reaktoren, etc.). In luftbetriebe-
nen Verbrennungsprozessen (Gasbrenner, Motoren, Triebwerke) kann so
beriihrungslos mit einem einzigen Laserpuls sehr kurzer Pulsdauer (10 ns)
die Temperatur anhand des Schwingungs-Rotations-CARS-Spektrums
etwa von molekularem Stickstoff bestimmt werden. Dessen spektrale Form
dandert sich charakteristisch und empfindlich mit der Temperatur des
Gases. Abbildung 7.7 zeigt dies am Beispiel von Stickstoff.

. Spektroskopie/Konzentrationsmessung. Die Anwendungen kohérenter Ra-

man-Techniken in der Spektroskopie sind sehr vielfaltig. Speziell durch die
hohe Sammeleffizienz der Signalphotonen besitzt die CARS-Spektrosko-
pie eine gegeniiber der spontanen Raman-Streuung héhere Nachweisemp-
findlichkeit im Einzelpulsverfahren und kann daher besonders fiir zeitlich
schnell verédnderliche chemisch-physikalische Vorgéinge eingesetzt werden:
Speziesnachweis in turbulenten Stomungen, Photolysereaktionen, schnelle
Isomerisierungsreaktionen usw. Zudem wird die spektrale Auflosung bei
CARS hauptsédchlich nur durch die Linienbreite der verwendeten Laser-
strahlung begrenzt (diese kann < 1073 cm ™! sein).

T=2600 K

T T I |
2283 2303 2323 2343

Wellenzahl [cm-1]

Abb. 7.7. CARS-Spektrum von molekularem Stickstoff, aufgenommen in einer
Acetylen-Sauerstoff-Flamme. Man erkennt deutlich die (v = 0,1) Q-Zweige. Aus [2]

7.2 Nichtlineare Absorptionsspektroskopie

Wechselwirkungen von mehreren Laserstrahlen mit atomaren/molekularen
optischen Absorptionsiibergéngen fiithren ebenfalls zu kohérent erzeugten Sig-
nalstrahlen, deren frequenzabhingige Intensitéit spektroskopische Informatio-
nen iiber die untersuchte Spezies erlaubt.
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7.2.1 DFWM

Bei der Entarteten Vierwellenmischung (engl.: degenerate four-wave mixing,
DFWM |[2]) findet eine verstiarkte Wechselwirkung von drei sich kreuzenden
Laserstrahlen mit dem Molekiilensemble und damit eine Signalstrahlerzeu-
gung statt, wenn die eingestrahlte Frequenz einem Absorptionsiibergang ent-
spricht (Abb. 7.8). Wegen der Gleichheit der Frequenzen ist die Phasenan-
passungsbedingung im Prinzip fiir jeden Kreuzungswinkel der Strahlen zu
erfiillen, und der experimentelle Aufwand — da nur ein Laser benotigt wird —
entsprechend geringer. Auch hier wird der Signalstrahl in die durch Ak =0
festgelegte Richtung erzeugt. Experimentell besonders einfach zu verwirk-
lichen ist die hier gezeigte, als Phasenkonjugation bezeichnete Strahlanord-
nung, die durch Riickreflexion eines Pumpstrahls (Wellenvektor k1) in sich
selbst und daher Abspaltung des Signalstrahls durch einen Strahlteiler ent-
steht. Den zuriickreflektierten Strahl bezeichnet man als Probestrahl.

Vorteile von DFWM

e Hohere Empfindlichkeit, da die Methode einen voll resonanten Wechsel-
wirkungsprozess darstellt. Damit ist ein Nachweis von instabilen Molekii-
len (Radikale) geringer Konzentration méglich.

e Doppler-freie Spektroskopie: in der Strahlanordnung nach Abb. 7.8 ab-
sorbieren nur diejenigen Molekiile aus der Maxwell-Verteilung Strahlung
von beiden Pumpstrahlen — und liefern damit einen Signalbeitrag —, die
sich in Ruhe befinden oder senkrecht zum Strahl bewegen.

e Entfernter Nachweis durch kohérenten Signalstrahl.

_———— - AZ2x

'y 5 "
kpﬁz i
Woq | W, | W w Kot Kk
p1 p2 pr S pr
3n 2
Ippwm o ——q2 [2 AU/ Tsa)”
Y 2T, 707 (14 41/ 1,)52 Pr

X211
Energie-Erhaltung: N
Wg = Wpq - Wy + Wy, Impuls-Erhaltung: Ak =0

@, =wANp3,T, /2¢hg,

Abb. 7.8. DFWM-Spektroskopie: Energieniveaudiagramm und phasenkonjugie-
rende Strahlanordnung fiir einen elektronischen A?X-X?IT-Ubergang. T» Depha-
sierungszeit, ag Absorptionskoeffizient in der Linienmitte, L Wechselwirkungslénge
im Uberlagerungsvolumen, I..; Sittigungsintensitéit
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Wie bei CARS kann man auch hier durch Verwendung von Laserstrahlen mit
grofier Bandbreite (Aw ~ 100 cm™!) und anschlieBende Dispersion in einem
Spektrometer DFWM-Spektren im Einzelpulsverfahren gewinnen. Vorteil:
hohe zeitliche Auflésung, gegeben durch die ca. 10 ns Pulsldnge des Lasers.

Anwendungen

e Thermometrie,
e Piko-/Femtosekundenkinetik in Fliissigkeiten und Festkérpern.

Aus einem einfachen Modell (stationdre Atome, séttigende Pumpstrahlen,
intensitéitsschwacher Probestrahl, phasenkonjugierende Strahlanordnung) er-
hilt man die Formel (7.8) fiir die DFWM-Signalintensitét [2]:

a2l AI?/I2,

Iprwm = 713 (7.8)
(1+62) (1+412/12,)3
mit
2 2
12 AN()]CTQ Cé‘oh
5 — _ T e — s = —, 7.9
(w—wo)Ta, ap 2eoh T AR (7.9)

Darin bedeuten § die Abstimmung von der Linienmitte bei wg, cg der Ab-
sorptionskoeffizienten (normiert mit der Dephasierungszeit T5) in der Linien-
mitte bei wg, ANy, die Besetzungszahldifferenz zwischen unterem und oberen
Energieniveaus des Ubergangs (Abb. 7.9) und I, die Séttigungsintensitit.

850 L J | 1 |
85 7 5 4 5 Q (E-spez.)
T 1 T T Q (A-Bpez.)
T T E| T |;6| T B4 T ™1 2 | Q (F-Spez.)
520 86 7 7 558 45 43 3 2 1
i@ 390 B
‘@
c
2
f= 260 -
130 ‘ -
bl LI b 0

T T i
160 165 170 175 180 185  19.0
Frequenz -3000 [cm™]

Abb. 7.9. DFWM-Spektrum von CH4 bei einem Druck von 20 mTorr im Bereich
der CH-Streckschwingungsbande
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Anwendung von FWM-Spektroskopiemethoden. Die DFWM-Metho-
de eignet sich bevorzugt zur Untersuchung von nicht-, oder aufgrund von
Umgebungseinfliissen reduziert fluoreszierenden Spezies in Fliissigkeiten und
Gasen. In Gasen trifft das z.B fiir Kohlenwasserstoffe (Methan) zu. Abbil-
dung 7.9 zeigt das DFWM-Spektrum von CH4 im Frequenzbereich der C-H-
Streckschwingung bei 3000 cm~! und einer hohen spektralen Auflésung des
verwendeten Lasersystems. Haufig verwendet man auch Vierwellenmischungs-
methoden bei der Untersuchung des Ladungstransportes in Halbleitern.

7.2.2 Lasermassenspektroskopie

Neben zahlreichen Anwendungen in der Grundlagenforschung bieten sich
in der chemischen Analytik vielversprechende Aussichten fiir einen routine-
méfBigen Einsatz der Lasermassenspektroskopie. Bei diesem Verfahren wer-
den mehrere Photonen bei hohen Laserintensitédten resonant oder nichtre-
sonant absorbiert, bis eine Ionisation des Absorbers eintritt. Resonanzver-
stéirkte Mehrphotonenionisation (resonant-enhanced multi-photon ionisation,
REMPI) erfolgt durch resonante Anregung mit n Photonen in einen vibro-
nischen Zwischenzustand, gefolgt von einer Anregung mit m Photonen in das
Tonisationskontinuum [1].

Abbildung 7.10 zeigt Beispiele solcher Absorptionsprozesse. Bei der 1+ 1-
MPI wird ein Zustand des Teilchens durch Absorption eines Photons resonant
angeregt, Absorption eines weiteren Photons fiihrt zur Tonisation. Bei 2 + 2-
MPI wird durch gleichzeitige nichtresonante Absorption zweier Photonen ein
Zwischenzustand (wie er durch 1-Photonenabsorption aus Parititsgriinden
nicht erreicht werden kann) besetzt, bevor zwei weitere nichtresonant ab-
sorbierte Photonen zur Ionisation fithren. Abbildung 7.10 zeigt weiterhin die
1+ 1-Anregung eines ,selbstionisierenden* Zustands. Selbst- (oder Pri-)ioni-
sation erfolgt aus gebundenen atomaren oder molekularen Zusténden, deren

lonisationskontinuum

1+1 2+2 Selbst-
ionisation

Abb. 7.10. Energieniveaudiagramme fiir verschiedene Mdoglichkeiten der resonant
verstirkten Multiphotonenionisation (REMPT)
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Energie hoher ist als das niedrigste Ionisationspotential. Solche Zusténde
kann man durch Anregung eines Elektrons aus einer inneren Schale oder
durch Anregung von zwei Elektronen der Valenzschale besetzen. Die Anre-
gung einer inneren Schale fithrt dazu, dass ein Elektron einer benachbarten
Schale die Leerstelle besetzt und ein dufleres Elektron ionisiert wird (Auger-
Effekt). Solche selbstionisierenden Zusténde sind gebunden und relativ lang-
lebig (scharfe Resonanzen, grofie Querschnitte), was fiir einen empfindlichen
Nachweis giinstig ist.

Beispiel: NO: hohe Ionisationsenergie: entweder 2 x 226 nm (hier: Nach-
weisempfindlichkeit ca. 10° Teilchen/cm?) oder 4 x 452nm oder 1 x 123nm
(= 11eV), um in den NO*-(X!X*)-Zustand zu gelangen. Die Anregungs-
wahrscheinlichkeit fiir einen (n 4+ m)-Prozess ist dabei ungefihr proportional
zu I"T™ sodass hohe Photonendichten nétig werden. Dies erreicht man am
einfachsten durch Fokussieren der Laserstrahlen.
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In dem hier vorgelegten Ubersichtsbeitrag wird die Anwendung der kon-
fokalen Laserscanningfluoreszenzmikroskopie (LSFM) in der Genomforschung
an einigen konkreten Beispielen verdeutlicht, wobei Fragen der digitalen Mik-
roskopie und Bildverarbeitung im Vordergrund stehen. Insbesondere werden
neue methodische Ansétze skizziert, mit Hilfe einer Kombination multispekt-
raler molekularbiologischer Markierungstechniken mit Verfahren der kon-
fokalen Mikroskopie und ihrer Weiterentwicklung, eine , spektrale Hochprézi-
sionsmikroskopie® jenseits der klassischen Auflésungsgrenzen der Fernfeld-
lichtmikroskopie ,,dicker®, transparenter biologischer Objekte zu realisieren.
Langfristig zeichnen sich damit Moglichkeiten ab, lichtmikroskopische Un-
tersuchungen zur rdumlichen Topologie des Genoms in dreidimensional kon-
servierten (,intakten®) Zellkernen mit molekularem Auflésungs dquivalent*
durchzufiithren und damit zu einem vertieften Verstindnis der Struktur-Funk-
tions-Beziehung des menschlichen Genoms beizutragen.

8.1 Problemstellung

Die Erfindung des zusammengesetzten Mikroskops durch holldndische, itali-
enische und englische Optiker und Forscher vor rund drei Jahrhunderten
bezeichnet den Beginn einer Entwicklung, die im Verlauf des 19. Jahrhunderts
fundamentale Entdeckungen erméglichte. Diese wurden zur Grundlage der
modernen Biologie: Zelle, Zytoplasma, Zellkern und Chromosomen sind auch
im Zeitalter der molekularen Medizin zentrale Begriffe der Wisenschaft vom
Leben geblieben.

Zellkerne im Korper von Sdugern, beim Menschen beispielsweise, haben
einen typischen Durchmesser von etwa 5-10 um, wiahrend die in ihnen ent-
haltenen DNA-Stringe der 46 Chromosomen insgesamt etwa 7 Mrd. Basen-
paare enthalten und rund 2 m lang sind. Diese zwei Meter DNA-Doppelhelix
miissen in einem Volumen untergebracht werden, das einen rund zweihun-
derttausendmal kleineren Durchmesser hat, und zwar in einer Weise, die
eine geordnete, vom Differenzierungsgrad der Zelle abhéingige Transkription
der in der DNA enthaltenen Information in RNA erlaubt. Dariiber hinaus
muss die Unterbringung dieser groflen Menge von DNA im Zellkern so er-
folgen, dass eine zuverlissige Verdopplung (Replikation) der chromosomalen
DNA sowie eine effiziente Reparatur von DN A-Schiden moglich ist. Dies be-
deutet, dass die entsprechenden Abschnitte der DNA in geeigneter Weise fiir
die bei diesen Prozessen benttigten groflen Proteinkomplexe zugénglich sein
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miissen. Weiterhin miissen die priméren, bis zu hunderten von Kilobasen
umfassenden RNA-Transkriptionsprodukte weiteren spezifischen Modifika-
tionen (dem Splicing) unterworfen und anschlieflend (vermutlich an spezi-
fischen Stellen, den Kernporen) aus dem Zellkern hinausgeschleust werden.
SchlieBlich miissen diese Probleme so geldst werden, dass ein rascher Ubergang
der Zelle von der stoffwechselaktiven Interphase zur Mitose und umgekehrt
stattfinden kann. Diese grundlegenden Bedingungen lassen eine geordnete
dreidimensionale (3D) Genomorganisation vermuten, eine ,, Architektur® des
Zellkerns, die sich im Laufe der Evolution als optimale Losung des Struktur-
Funktions-Problems entwickelt hat.

Aus einer funktionellen Bedeutung der 3D-Genomorganisation ergibt sich
als Konsequenz ihre Relevanz auch fiir pathologische Prozesse. Im Folgenden
seien einige Beispiele genannt:

1. Die Schiadigung der DNA durch ionisierende Strahlung oder andere Agen-
tien, resultierend z.B. in DNA Doppelstrangbriichen (DSB), fiihrt je nach
der Lokalisation im Genom in unterschiedlicher Haufigkeit zu sichtbaren
Verinderungen (Aberrationen) an den Chromosomen (hot und cold spots).
Es wird vermutet, dass dabei die jeweilige Sequenz der DNA sowie die
Struktur und der Regulationszustand des Chromatins (Gesamtheit der
chromosomalen DNA-/Proteinkomplexe) des Zellkerns von Bedeutung
sind. Ebenso sind die zahlreichen Prozesse, durch die die Schiden repa-
riert werden, abhéngig von DNA Sequenz und Chromatinstruktur. So
ist es z.B. wahrscheinlich, dass ionisierende Strahlung nur dann zu der
mit einer chronisch myeloischen Leukéimie (Ph™) funktionell korrelierten
Chromosomentranslokation fithrt, wenn die 3D-Struktur der beteiligten
Regionen auf Chromosom 9 und 22 die fiir die Bildung einer Translokation
erforderliche gleichzeitige Bindung der Bruchpunktstellen an demselben
Reparaturkomplex zulésst.

2. Vollig unbekannt sind die Mechanismen, die der Entstehung groflerer
Rearrangierungen im Genom zu Grunde liegen. Dies betrifft auch die
Gesetzmafigkeiten, nach denen die Integration von Fremd-DNA ins Ge-
nom erfolgt, z.B. von viraler DNA, oder von DNA-Sequenzen bei Gene-
targeting-Anséitzen. Inwieweit hier eine aufgrund molekularbiologischer
Daten vermutete ,,regellose* Integration in das Wirtsgenom von den Rand-
bedingungen der dreidimensionalen Chromatinstruktur abhéingt, wurde
bislang nicht untersucht. Derartige 3D-Randbedingungen kénnten jedoch
eine essentielle Bedeutung haben fiir die Regulation von Transkription,
Replikation und Reparatur der integrierten Abschnitte und damit eine
erhebliche biomedizinische Relevanz besitzen.

Die dreidimensionale Mikroskopie, insbesondere die konfokale Laserscanning-
fluoreszenzmikroskopie (CLSFM), hat in Verbindung mit molekularbiologi-
schen und immunhistochemischen Markierungsverfahren vollig neue Mog-
lichkeiten fiir die Untersuchung der préizisen rdumlichen Organisation des
Genoms erofinet.
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8.2 Methodische Grundlagen
der dreidimensionalen Mikroskopie

8.2.1 Grundprinzip

Bei Mikroskopobjektiven hoher numerischer Apertur ist die Schérfentiefe oft
wesentlich geringer als die Ausdehnung des biologischen Objekts in Richtung
der optischen Achse. Diese geringe Schérfentiefe kann auch dazu verwen-
det werden, ein dreidimensionales Bild des gesamten Gegenstands zu erhal-
ten: Man bringt hintereinander befindliche Teile des Gegenstands nacheinan-
der in den Schérfenbereich des zur Aufnahme eingesetzten Objektivs und
nimmt jedesmal ein Bild auf; in jedem Bild ist nur derjenige Teil des Gegen-
stands scharf abgebildet, der sich in der Gegenstandsebene (+/— der je-
weiligen Schiirfentiefe) befindet (optisches Schneiden). Durch Zusammense-
tzen einer Serie von optischen Schnitten (z.B. mit Hilfe von dreidimensio-
naler Segmentierung und Computergraphik) kann man schliefflich ein dreidi-
mensionales Bild des Gegenstands gewinnen. Je mehr optische Schnitte zur
Rekonstruktion benutzt werden, d.h. je kleiner die Differenz Az zwischen
zwei benachbarten Schnittebenen ist, desto zuverlissiger ist die Rekonstruk-
tion. Je hoher die numerische Apertur des verwendeten Mikroskopobjektivs
ist, desto geringer ist die Schérfentiefe, desto hoher ist die laterale Auflésung,
desto hoher demnach insgesamt die rdumliche 3D-Auflosung.

Das optische Schneiden bildet auch die Grundlage der dreidimensionalen
Mikroskopie des Zellkerns. Die verschiedenen Ebenen des Gegenstands, z.B.
ein Zellkern mit spezifisch fluoreszenzgefarbten Chromosomenterritorien, wer-
den nacheinander in den Schérfenbereich eines Mikroskopobjektivs hoher
numerischer Apertur gebracht, und es werden optische Schnitte aufgenom-
men. Die 3D-Auflésung wird dabei durch die lateralen und axialen Halb-
wertsbreiten (FWHM, Full Width Half Mazimum) der dreidimensionalen
Intensitétspunktbildfunktion (PSF, Point Spread Function) des verwende-
ten optischen Systems beschrieben. Experimentell kann man die PSF eines
Mikroskopobjektivs bei einer bestimmten Wellenlénge A erhalten, indem man
ein fluoreszierendes ,, Target” mit einem Durchmesser < A zur Fluoreszenz
anregt. Optisch wird das Target gekennzeichnet durch seine ,spektrale Sig-
natur“, also sein Anregungsspektrum, sein Fluoreszenzemissionsspektrum,
sowie sein Fluoreszenzlebensdauerspektrum. Um die PSF bei einer bestimm-
ten Wellenliéinge A (der Einfachheit halber wird hier Aexc(excitation) /2 Aqet
(detection) angenommen) zu erhalten, wird die dreidimensionale Verteilung
der Fluoreszenzintensitét bei verschiedenen axialen Targetpositionen vermes-
sen. Daraus werden dann die lateralen Halbwertsbreiten FWHM,, , sowie die
axiale Halbwertsbreite FWHM, der PSF ermittelt. Die FWHM,, , geben die
laterale, die FWHM, gibt die axiale Auflésung an. Um eine der numerischen
Apertur des verwendeten Mikroskopsystems entsprechende axiale Auflésung
auch tatséchlich zu erzielen, muss der axiale Abstand zwischen zwei aufeinan-
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derfolgenden optischen Schnitten kleiner als die H&lfte der axialen Halbwerts-
breite der Punktbildfunktion sein.

Als ein weiterer Parameter zur Charakterisierung der Leistungsfihigkeit
eines 3D-Mikroskops wird auch das Beobachtungsvolumen Vo angegeben; es
wird definiert als das Volumen eines Ellipsoids mit den Achsen FWHM,, , /2
und FWHM, /2. Bei herkémmlichen Fluoreszenzhochleistungsmikroskopen
ist die FWHM, , und damit die laterale Entfernungsauflosung in der Ob-
jektebene zwischen zwei mit gleicher spektraler Signatur markierten Targets
etwa 200 nm. Die experimentell bestimmte axiale FWHM (und damit die
axiale Auflssung) betrigt unter biologisch relevanten Bedingungen hinge-
gen etwa ein bis mehrere pm. Ob zwei punktférmige Targets als getrennt
registriert werden konnen, héngt wegen der in lateraler und axialer Rich-
tung unterschiedlichen FWHM von dem Abstand der Targets voneinander
sowie von dem Winkel ab, den sie mit der optischen Achse des Mikroskop-
systems bilden. Zwei in derselben Ebene befindliche Targets beispielsweise
kénnen in dem gewéhlten Beispiel noch bei einem Abstand von 200 nm un-
terschieden werden; zwei genau iibereinander liegende Targets kdnnen nur
dann von einander getrennt werden, wenn ihr axialer Abstand grofler ist
als ein bis mehrere um. Die gesamte mittlere 3D-Aufiésung eines aus Punk-
ten gleicher spektraler Signatur bestehenden Objekts betrigt daher ebenfalls
etwa 1pum. Da ein Zellkern, ein menschlicher Lymphozyt beispielsweise, je-
doch nur einen Gesamtdurchmesser von typischerweise 10 um hat, ist eine
Analyse der 3D-Feinstruktur des Genoms mit dem beschriebenen Verfahren
der konventionellen Epifluoreszenzmikroskopie hoher numerischer Apertur
unter Verwendung von markierten Targets gleicher spektraler Signatur nicht
moglich. Die gleiche Konsequenz ergibt sich auch, wenn man das Beobach-
tungsvolumen betrachtet: Mit lateralen FWHM von 200 nm sowie einer ax-
ialen FWHM von 1um ergibt sich Vs = 0,021 um3. Bei einem Gesamtvo-
lumen eines sphérisch angenommenen Zellkerns von 10 um Durchmesser von
524 um? erscheint das genannte Beobachtungsvolumen zunichst relativ klein
zu sein. Vergleicht man es jedoch mit dem DNA-Gehalt eines derartigen Kerns
von ca. 7 x 10° Basenpaaren (bp), so liegen im Mittel in einem derartigen
Beobachtungsvolumen noch rund 280 Kilobasenpaare (kbp) an DNA: Eine in-
nere raumliche Struktur solcher bereits relativ grofier Gebilde kann demnach
auf die beschriebene Weise (d.h. bei Markierung von Zielsequenzen inner-
halb des Beobachtungsvolumens mit Fluorochromen gleicher spektraler Sig-
natur) nicht mehr mit Methoden der Fernfeld-Lichtmikroskopie (Arbeitsab-
stand Objektiv-Target viele Wellenléingen) analysiert werden.

8.2.2 Konfokale Fluoreszenzmikroskopie

Zur historischen Entwicklung. Die konfokale Laserscanningfluoreszenz-
mikroskopie (CLSFM) entwickelte sich seit den 60er Jahren aus zwei Wurzeln:
der konfokalen Mikroskopie von transmittiertem und reflektiertem Licht auf
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der Grundlage konventioneller Lichtquellen, und aus der Weiterentwicklung
von Lasermikrobestrahlungstechniken von Zellen.

Konfokale Mikroskopie mit konventionellen Lichtquellen. Um die
,ochéirfentiefe der optischen Schnitte zu vermindern und damit die rdum-
liche Entfernungsauflosung bei zelluldren Objekten wesentlich verbessern zu
konnen, mussten grundsétzlich neue Wege der hochauflésenden, dreidimen-
sionalen Lichtmikroskopie gefunden werden. Eine derartige Moglichkeit wurde
vor rund 40 Jahren vorgeschlagen ([66]; zur historischen Entwicklung s. [64]):
die konfokale Scanningmikroskopie. Minskis Vorstellungen zufolge wird das zu
untersuchende Objekt ,,punktweise mit einer konventionellen (inkohérenten)
Lichtquelle beleuchtet. Das vom Objekt reflektierte oder transmittierte Licht
wird jeweils registriert, und die so erhaltenen Signale werden dann zu einem
Bild des Objekts zusammengesetzt. Die entscheidende neue Idee des Scanning-
verfahrens war die , konfokale“ Detektion, d.h. die Anbringung einer kleinen
Blende in der Bildebene des Mikroskopobjektivs. Diese Blende wurde so klein
gewihlt, dass sie nur das Licht aus der jeweils eingestellten Objektebene zum
Detektor durchlief}; die Schérfentiefe sollte auf diese Weise drastisch vermin-
dert und die 3D-Auflésung daher erheblich verbessert werden kénnen.

Konfokale Laserscanningfluoreszenzmikroskopie (CLSFM). Eine
notwendige Voraussetzung fiir die Entwicklung der hochauflésenden Laser-
scanningfluoreszenzmikroskopie war die beugungsbegrenzte Fokussierung von
kohdrentem Licht durch Optiken hoher numerischer Apertur; die Frequenz
des kohérenten Lichts musste geniigend hoch sein, um eine spezifische Anre-
gung von biologisch relevanten Fluoreszenzfarbstoffen zu gestatten; die An-
regungsintensitdt musste eine ausreichende Konstanz besitzen. Daraus folgte
als praktische Konsequenz der Einsatz von Gaslasern mit einer Wellenldnge
< 500nm bzw. die Frequenzverdoppelung von kohdrentem Licht grofierer
Wellenldnge.

Bereits wenige Jahre nach der Entdeckung des Lasers wurden Laser-
strahlen mit Hilfe von Mikroskopobjektiven beugungsbegrenzt fokussiert und
zur gezielten Mikrobestrahlung von kleinen Arealen von Zellen eingesetzt. Im
Vordergrund stand damals vor allem die Ausschaltung ausgewéhlter zellulérer
Bereiche durch gepulstes Laserlicht im sichtbaren und nahen ultravioletten
Wellenldngenbereich. Andere Arbeitsgruppen befassten sich mit Auswirkun-
gen durch Mikrobestrahlung relativ geringer Intensitdt mit Hilfe von kon-
tinuierlichen Gaslasern. Frequenzverdoppeltes, beugungsbegrenzt durch ein
Mikroskopobjektiv hoher numerischer Apertur fokussiertes Licht der 514,5-
nm-Emission eines Argon-lonen-Lasers ergab z.B. erste direkte Belege, dass
auch in Sdugerzellen in vivo die Chromosomen normalerweise in Territorien
angeordnet sind [24,108]. Andere Anwendungen der Laser-UV-Mikrobestrah-
lungstechnik betrafen Untersuchungen zur Entwicklungsbiologie der Droso-
phila [59, 60, 70].
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Beim Bau derartiger Lasermikrobestrahlungsapparaturen wurde beobach-
tet, dass fokussiertes kohirentes Licht der Wellenlinge loxe = 257,25nm
zur Fluoreszenzanregung in einem sehr kleinen Bereich in der Objektebene
eingesetzt werden konnte. Der Radius des so erzielten, griin fluoreszieren-
den ,, Fluoreszenzspots* wurde experimentell zu ca. 200 nm abgeschétzt [21].
Auf der Grundlage dieser experimentellen Beobachtungen wurde ein weiter-
entwickeltes 3D-Fluoreszenzkikroskopieverfahren fiir biologische Mikroobjek-
te konzipiert und Einzelheiten seiner technischen Realisierbarkeit diskutiert,
das die Moglichkeiten spezifischer Antikérperfluoreszenzmarkierungen beriick-
sichtigte; in seinen wesentlichen Grundlagen war es dquivalent der spéter als
konfokale Laserscanningfluoreszenzmikroskopie (CLSFM) bezeichneten Me-
thode (]20,22]; zur historischen Entwicklung s. [73]): Das spezifische, z.B. mit
fluoreszierenden Antikorpern markierte biologische Mikroobjekt wird Punkt
fiir Punkt von einem beugungsbegrenzt fokussierten kurzwelligen Laserstrahl
abgetastet und zu der Aussendung von Fluoreszenzlicht angeregt; auf das in
anderen konfokalen Anordnungen (z.B. [66]) beschriebene Anregungs-Pinhole
wird hier aufgrund geeigneter Kohérenzbedingungen der Laserlichtquelle
(TEMgo-Mode) verzichtet. Das Fluoreszenzlicht wird punktweise von einem
Photomultiplier (PMT) registriert und daraus das Bild elektronisch wie bei
einem Fernsehbild zusammengesetzt. Ahnlich wie bei Minski und anderen
war in der Bildebene vor dem Photomultiplier eine Blende (Pinhole) vorge-
sehen, um weitgehend nur dasjenige Fluoreszenzlicht durchzulassen, das von
dem jeweils beleuchteten Gegenstandspunkt stammte; der Durchmesser der
Blende sollte dem Durchmesser des Beugungsscheibchens entsprechen, das
von einer in der Objektebene befindlichen punktformigen Lichtquelle erzeugt
wird.

Arbeitsgruppen am Européischen Labor fiir Molekularbiologie in Heidel-
berg (EMBL) sowie an den Universitdten Amsterdam und Stockholm haben
erstmals fiir biologische Anwendungen brauchbare konfokale Laserscanning-
fluoreszenzmikroskope realisiert ([14,16,91,101]; Ubersicht bei [64, 73]). Die
zu erwartenden dreidimensionalen konfokalen PSF und ihre lateralen und ax-
ialen FWHM lassen sich theoretisch durch Multiplikation der Beleuchtungs-
PSF mit der Detektions-PSF gewinnen, die sich ihrerseits aus der Berech-
nung der (elektromagnetischen) Feldverteilung ergeben. Fiir Einzelheiten der
Berechnung sei auf [45] sowie den Beitrag von S. Hell in dieser Publikations-
serie verwiesen).

Zum Stand der Technik der CLSFM. Im Rahmen einer nunmehr rund
zwei Jahrzehnte andauernden Entwicklung hat die technische Ausstattung
der CLSFM sich immer weiter verfeinert. Derzeitige typische Laserausstat-
tungen sind Argon-Ionen-, Krypton-, sowie HeNe-Laser; iiblicherweise wird
eine Bildebene (Grofe z.B. 512 x 512 Pixel) mit Hilfe des durch Spiegel im
Strahlengang bewegten fokussierten Laserstrahls abgescannt; die axiale (2)-
Position wird durch Verstellung des Objekttischs realisiert, die Schrittweite
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betragt normalerweise hundert bis einige hundert Nanometer. Die angeregten
Fluoreszenzfarbstoffe gehoren z.Z. in den meisten Fillen der Klasse der Iso-
thiocyanate (z.B. FITC) oder Rhodaminfarbstoffe (z.B. TRITC) an. Die
durch geeignete Sperrfilter voneinander getrennten Fluoreszenzsignale wer-
den nach Durchlaufen der fiir die konfokale Detektion erforderlichen Blende(n)
mit verschiedenen Photomultipliern (PMT) getrennt voneinander registriert;
derzeit kommerziell erhéltliche Syteme haben drei PMT, mitunter auch mehr;
unter giinstigen Bedingungen betragt der ,cross talk“ wenige Prozent und
darunter. Zur Verbesserung des Signal-zu-Rausch-Verhéltnisses wird meist
dieselbe Bildebene mehrfach (bis zu 32-mal) gescannt. Bei Verwendung von
Objektiven hoher numerischer Apertur werden (nominelle) Auflssungen
(FWHM) von 180 nm lateral und 350 nm axial angegeben. Weitere technische
Einzelheiten sind ausfiihrlich z.B. bei [64, 73] referiert.

Die mit diesen Instrumenten unter biologisch relevanten Bedingungen ex-
perimentell erzielten lateralen bzw. axialen FWHM der konfokalen 3D-PSF
sind typischerweise ca. 200-250 nim fiir die lateralen Halbwertsbreiten und ca.
500-600 nm fiir die axiale Halbwertsbreite. Auflerdem ist der optische Kon-
trast erheblich besser als bei der konventionellen Epifluoreszenzmikroskopie.

Gibt man als Maf} fiir die 3D-Auflésung das Beobachtungsvolumen an, so
ist dieses bei der CLSFM um ein Mehrfaches reduziert gegeniiber der kon-
ventionellen Fluoreszenzmikroskopie bei gleicher numerischer Apertur und
Wellenldnge.

Axialtomographische CLSFM. In den bisher genannten CLSFM-Metho-
den ist die rdumliche Position des Objekts in Bezug auf das Mikroskop
(mit Ausnahme der axialen Verschiebung) fixiert. Liegen beispielsweise zwei
chromosomale markierte Targets derselben spektralen Signatur mit einem
Abstand von 400nm in axialer Richtung iibereinander (d.h. gleiche x,y-
Position), so konnen sie mit den genannten Methoden nicht mehr aufgeldst
werden, da dieser Abstand kleiner ist als die axiale FWHM der konfokalen
PSF. Die Grundidee der axialtomographischen Mikroskopie [7-9] besteht
darin, das Objekt in einer Glaskapillare bzw. auf einer Glasfaser zu fixieren
und dann unter dem Mikroskopobjektiv um verschiedene Winkel zu drehen.
Zusétzlich kann natiirlich auch eine axiale Verschiebung erfolgen. Aus den
aufgenommenen Bildern kann dann grundsétzlich ein 3D-Bild mit erhéhter
effektiver 3D-Auflésung zusammengesetzt werden. Dreht man beipielsweise
in dem o.g. Beispiel den Zellkern um 90°, so liegen die beiden Targets in
der Objektebene; dort ist die laterale FWHM erheblich besser, die beiden
Targets konnen also nun trotz der gleichen spektralen Signatur voneinander
unterschieden werden.

Auch 3D-Distanzen zwischen Targets im Zellkern kénnen mit Hilfe der
Axialtomographie erheblich genauer gemessen werden: Man ermittelt die la-
teralen Distanzen D, in Abhéngigkeit vom Drehwinkel. Aus einfachen ge-
ometrischen Uberlegungen folgt, dass die dabei beobachtete mazimale late-
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rale Distanz D,y max zugleich die euklidische 3D-Distanz zwischen den beiden
Targets ist. Messungen an Fluoreszenzbeads der gleichen spektralen Signatur
sowie an fluoreszenzmarkierten Chromatinregionen in Zellkernen auf Glas-
fasern zeigten, dass mit der axialtomographischen CLSFM grundsétzlich 3D-
Distanzmessungen zwischen den Schwerpunkten der Fluoreszenzintensitéit
mit einem Fehler bis unter 10 nm mdglich sind [10, 11].

Statt das Objekt selbst zu drehen, ist es auch moglich, das Fluoreszenz-
licht gleichzeitig von verschiedenen Seiten aus (konfokal) zu registrieren. Auch
bei dieser Thetamikroskopie genannten Methode ergibt sich eine wesentliche
Auflosungsverbesserung im Vergleich zur konventionellen Mikroskopie mit
gleicher numerischer Apertur [58,92]. Der grofie Vorteil der Thetamikroskopie
liegt vor allem bei der hochauflésenden, dreidimensionalen konfokalen Fluo-
reszenzmikroskopie von vielzelligen, in axialer Richtung bis zu 1mm aus-
gedehnten Objekten.

8.2.3 Fluoreszenzmarkierungstechniken
fiir die 3D-Mikroskopie des Genoms

Ein fiir die Genomforschung wirkungsvoller Einsatz der 3D-Mikroskopie im
Allgemeinen und der konfokalen Laserscanningfluoreszenzmikroskopie im Be-
sonderen ist nur moglich, wenn in der Zelle biochemisch, molekularbiolo-
gisch, oder funktionell charakterisierte Subregionen spezifisch mit einer Fluo-
reszenzmarkierung geeigneter spektraler Signatur versehen werden koénnen.
Dies muss in situ erfolgen, d.h. an Ort und Stelle, in dem dreidimensional
soweit als moglich konservierten (,intakten®) biologischen Objekt. Hierzu
wurden eine Reihe von In-situ-Markierungsverfahren entwickelt, die auf mole-
kularbiologischen bzw. immunhistochemischen Grundlagen beruhen.

In-situ-Hybridisierung. Molekularbiologische Verfahren haben es erstmals
moglich gemacht, individuelle chromosomale DNA-Sequenzen im Zellkern di-
rekt sichtbar zu machen. Diese Visualisierung beruhte auf der Anwendung der
1969 von Gall eingefithrten Methode der In-situ-Hybridisierung. Bei diesem
Verfahren werden in der Regel einzelstringige, markierte DNA- (oder RNA-)
Sequenzen (Proben) an komplementére, einzelstringige (denaturierte) chro-
mosomale DNA-Zielabschnitte (Targets) in situ hybridisiert, d.h. am Ort des
Targets in den Zellen selbst. Die Markierung der Proben erfolgte zunéchst
mit Hilfe von Radioisotopen (insbesondere von tritiummarkiertem Thymidin)
und anschliefender autoradiographischer Entwicklung, spéiter dann durch
nichtradioaktive Verfahren, insbesondere der Fluoreszenz-in-situ-Hybridisie-
rung (FISH). Bei diesen Verfahren werden die Proben chemisch modifiziert,
z.B. durch Ankoppeln eines Biotin- oder eines Digoxigeninmolekiils iiber
einen , Linker* geeigneter Lénge. Der Nachweis der Markierungsorte in situ
erfolgt dann durch spezifische Anbindung von Farbstoffen, z.B. von fluo-
reszierenden Antikorpern. In den letzten Jahren ist auch eine direkte Markie-
rung der Proben mit Fluorochromen moglich geworden. Heute steht eine
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Vielzahl verschiedener DNA-Proben und komplexer Probengemische zur Ver-
fiigung; derzeit erlauben sie es, in menschlichen Zellen alle Chromosomen, alle
Chromosomenarme, sowie eine Vielzahl noch kleinerer chromosomaler Sub-
regionen und individueller Gene spezifisch fluoreszenzzumarkieren [25-28, 36,
56,57,65,74]. Vergleichbare Markierungsmoglichkeiten bei verschiedenen an-
deren Spezies sind in Entwicklung.

Unterschiedliche chromosomale Targets konnen gleichzeitig mit Hilfe von
Proben verschiedener spektraler Signatur unabhiingig voneinander regist-
riert werden. Derzeit gibt es bereits eine Reihe solcher gleichzeitig fiir DNA-
Markierungen verwendbarer Fluorochrome, bei denen die individuelle spekt-
rale Signatur durch Unterschiede im Absorptionsspektrum oder Fluoreszenz-
emissionsspektrum gegeben ist. Mit Hilfe von Korrelationsalgorithmen ist
eine eindeutige Zuordnung von Targets auch dann moglich, wenn Kombinatio-
nen von Fluorochromen mit einer Uberlappung von Absorptions- /Emissions-
spektren bei der Markierung verwendet werden. Beispielsweise erlauben
5 Fluorochrome unterscheidbarer spektraler Signatur 2° — 1 verschiedene
Kombinationen. Demnach kénnen auf diese Weise bis zu 31 Targets voneinan-
der allein aufgrund ihreres Fluoreszenzemissionsspektrums unterschieden wer-
den. Die Anwendung dieser Methode erlaubte die gleichzeitige, pixelweise
Identifikation aller menschlichen Chromosomen in Metaphasezellen [87,90].

Immunhistochemische Verfahren. Von fundamentaler Bedeutung fiir
die Organisation des Zellkerns ist die Interaktion zwischen chromosomaler
DNA und Proteinkomplexen, die bei Transkription, Splicing, Replikation,
Reparatur, Transport, sowie der Aufrechterhaltung bestimmter transkrip-
tionsaktiver /inaktiver Chromatinzustinde beteiligt sind. Immunhistochemi-
sche Proteinmarkierungsmethoden sind daher neben den In-situ-Markierungs-
techniken fiir Nukleinsdureproben essentiell. Zahlreiche bisher durchgefiihrte
fluoreszenzmikroskopische Untersuchungen von Zellkernen nach immunhisto-
chemischer Markierung von Proteinen ergaben komplexe Verteilungen dieser
Komponenten im Zellkern [89,107]. Besonders auffillig war hier die immer
wiederkehrende Akkumulation solcher Faktoren in ,,Speckles“ oder ,,Foci“.

8.2.4 Dreidimensionale Digitale Bildverarbeitung

Um die in den 3D-Mikroskopiedaten enthaltene Information iiber die Ar-
chitektur des Zellkerns voll auswerten zu kénnen, ist eine quantitative, dreidi-
mensionale, digitale Bildverarbeitung unverzichtbar. Sie ermoglicht beispiels-
weise, bei Chromosomenterritorien quantitative Angaben zu Volumen, Ober-
flaiche, Rundheit und rdumlicher Verteilung im Kern zu gewinnen, sowie quan-
titative Angaben zur rdumlichen Verteilung von subchromosomalen markier-
ten Abschnitten oder von Proteinen zu erhalten. Solche quantitativen Anga-
ben sind von wesentlicher Bedeutung fiir einen Vergleich mit quantitativen
Modellen der Architektur von Chromosomen und Zellkern.



146 C. Cremer

An dieser Stelle seien einige 3D-Bildverarbeitungsverfahren genannt, die
bei der Untersuchung der Zellkernarchitektur jetzt bereits eine Rolle spielen:

Der Cavalieri-Estimator. Bei diesem Verfahren werden die fluoreszenz-
gefarbten Orte eines Chromosomenterritoriums oder anderer markierter Be-
reiche in jedem optischen Schnitt aufgrund der Hohe des Signals Bildelement
fiir Bildelement mittels eines Schwellwertes extrahiert (segmentiert). Die Be-
stimmung dreidimensionaler Bildparameter geschieht durch Addition der fiir
die einzelnen optischen Schnitte ermittelten Werte. So erlaubt die Summa-
tion der segmentierten Fliachen in den einzelnen Schnitten multipliziert mit
dem axialen Abstand zwischen diesen eine Bestimmung des gesamten Volu-
mens des Territoriums bzw. der Markierung, in dem Bildelemente oberhalb
einer bestimmten Signalstédrke vorhanden sind. Die Summe der Randldngen
der segmentierten Bereiche in den einzelnen optischen Schnitten multipliziert
mit dem axialen Abstand der Schnitte ergibt ein Maf fiir die 3D-Oberflache
des Territoriums bzw. der Markierung, soweit es Bildelemente oberhalb des
gewihlten Schwellwertes betrifft. Aus den aufgrund des Cavalieri-Estimators
ermittelten Voxeln des fluoreszenzmarkierten Targets kann ein Intensitéts-
schwerpunkt berechnet werden [11,81]. Dabei muss beriicksichtigt werden,
dass bei biologischen Objekten normalerweise der ,richtige* Schwellwert fiir
die Segmentierung nicht a priori bekannt ist; in diesem Fall kann ein Schétz-
wert fiir die Positionierung des Targets als Mittelwert des aus einer Reihe von
Schwellwerten berechneten Positionswertes ermittelt werden. Einen Schétz-
wert fiir den Fehler der Positionierung erhidlt man in diesem Fall aus der
Standardabweichung der o.g. Positionswerte vom Mittelwert.

Die Voronoi-Tessellierung. Bei dem Voronoi-Verfahren in seiner Anwen-
dung auf die Analyse von Chromosomenterritorien wird der 3D-Datensatz in
einem schrittweisen Verfahren nach geometrischen Kriterien in immer feiner
unterteilte Vielecke (Polyeder) unterteilt. Die Unterteilungsprozedur wird
abgebrochen, wenn bestimmte Kriterien erfiillt sind, z.B. eine bestimmte
mittlere Grofle der Polyeder, eine bestimmte Homogenitéit der Grauwert-
dichte etc. Das interessierende Objekt wird anschliefend mit Hilfe eines
Schwellwertes segmentiert. Zum Beispiel wird angenommen, dass alle diejeni-
gen miteinander zusammenhéngenden Polyeder zu demselben Chromosomen-
territorium gehoren, die eine mittlere Grauwertdichte oberhalb eines fest-
gelegten Wertes besitzen. Daran anschliefend kénnen z.B. das Gesamtvolu-
men der so segmentierten Polyeder oder ihre Gesamtoberflichen gegeniiber
nichtsegmentierten Polyedern (die durch mittlere Grauwertdichten unterhalb
des Schwellwertes ausgezeichnet sind) bestimmt werden. Insgesamt erhélt
man demnach ein Maf fiir die einhiillende Gestalt des Territoriums.

Volumenkonservierende 3D-Segmentierung kleiner Objekte. Die
CLSFM erlaubt die 3D-Vermessung auch von kleinen fluoreszenzmarkierten
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Objekten in Zellkernen, d.h. von Targets, deren Abmessungen nahe oder un-
terhalb der lateralen bzw. axialen FWHM der konfokalen PSF liegen. Zur
besseren 3D-Bildanalyse derartiger Targets wurde ein Verfahren entwickelt
[5], das eine Segmentierung unter Beriicksichtigung der (experimentellen)
konfokalen PSF fiir die verwendeten spektralen Signaturen erlaubt. Dazu
wurde die konfokale Abbildung von Modellobjekten rechnerisch simuliert
(virtuelle Mikroskopie). Die volumenkonservierende Schwellwertintensitit am
Rand eines Modellobjekts relativ zur Maximalintensitédt zeigte dabei eine
starke Abhéngigkeit vom Targetvolumen, die sich durch eine monoton fal-
lende Intensitédtsvolumenfunktion beschreiben liel; die von der jeweils rele-
vanten konfokalen PSF abhéngig war. Zu jedem Originalvolumen des Targets
konnte ein relativer Schwellwert (bezogen jeweils auf das Maximum der Inten-
sitidtsverteilung) berechnet werden, durch dessen Anwendung das Originalvo-
lumen segmentiert werden konnte: Daraus ergab sich eine Kalibrierungsfunk-
tion Thye(V), die jedem Targetoriginalvolumen bei gegebener spektraler Sig-
natur und konfokaler Optik einen volumenkonservierenden relativen Schwell-
wert zuordnete. Bei einem Target von zundchst unbekanntem Volumen findet
das Segmentierungsverfahren zunéichst Orte lokaler Intensitdtsmaxima mit
Hilfe eines oktaederdhnlichen Top-Hat-Filters. Ausgehend von diesen Orten
werden die Targets durch einen iterativen 3D-Wachstumsprozess unter Ver-
wendung der o.g. Funktion Th., segmentiert. Die Anwendung dieses Ver-
fahrens auf simulierte Verteilungen von kleinen Modelltargets in Zellkernvolu-
mina unter Verwendung experimenteller konfokaler PSF fiir ein Mikroskopob-
jektiv der Numerischen Apertur 1,32 und die Fluorochrome FITC (Fluores-
ceinisothiocyanat), TRITC (Tetramethylrhodaminisothiocyanat) und CY5
(Farbstoff mit Emission im nahen Infrarot) ergab eine brauchbare Segmen-
tation von Targetvolumen und Targetradius auch erheblich unterhalb des
konfokalen Beobachtungsvolumens bzw. der konfokalen FWHM.

In weiteren Modellsimulationen unter Anwendung dieses Segmentierungs-
algorithmus wurde der Fehler der konfokalen 3D-Distanzmessung zwischen
zufallsverteilten Targets im Zellkernvolumen abgeschéitzt, wenn zusétzlich das
Rauschen beriicksichtigt wurde, das aus konfokalen experimentellen Messun-
gen an fluoreszenzmarkierten biologischen Targets gleicher spektraler Signa-
turen [106] bestimmt wurde. Bei Targetverteilungen derselben spektralen Sig-
natur ohne Beschrankung der minimalen Distanz zwischen diesen ergab sich
unter diesen Annahmen eine Standardabweichung der 3D-Distanzfehler <
60 nm. Wurde eine minimale Distanz grofier als die effektive FWHM gewahlt,
so sank die Standardabweichung der simulierten 3D-Distanzfehler auf ca.
30nm; mit Hilfe eines verbesserten Algorithmus gelang es, auch bei kon-
fokalen Modellbildern mit zufallsverteilten Targets ohne Abstandsbeschrin-
kung (Radien 230 nm; Signal-zu-Rausch-Verhéltnis wie oben) einen 3D-Dis-
tanzfehler < 30nm zu erreichen [6].
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8.2.5 Experimentelle Kalibrierungsmessungen

Als Basis fiir die Anwendung der CLSFM in der Genomforschung sowie fiir
die verbesserte Interpretation konfokaler Ergebnisse wurden eine Reihe von
Kalibrierungsmessungen durchgefiihrt. Soweit nicht anders spezifiert, wurden
alle hier genannten Messungen mit einem Zweikanal-Leica TCS 4D CLSM
unter Benutzung eines Olapochromatobjektivs 63 x /1,32 vorgenommen.

Messung der 3D-PSF mit Hilfe von Fluoreszenzbeads. Ublicherweise
wird die PSF eines CLSFM unter bestimmten standardisierten Bedingun-
gen gemessen. Die fiir die konfokale Bildgewinnung in der Genomforschung
relevante PSF weicht von diesen Bedingungen ab: es ist z.B. anzunehmen,
dass der Brechungsindex des Mediums zwischen der zur Standardbestimmung
der PSF benutzten Punktlichtquelle (in vielen Fillen ein Fluoreszenzbead
mit einem Durchmesser < A/2) und dem Deckglas sich etwas von dem in
zelluldren Préparaten gegebenen unterscheidet; das zelluldre Préparat kann
kleine Brechungsindexinhomogenititen enthalten, es kann Streuung auftreten
etc. Bei axialtomographischer CLSFM sind zusétzlich Verdnderungen der
PSF durch Brechungsindexunterschiede zwischen Einbettungsmedium und
Glasfaser /Glaskapillare zu beriicksichtigen [8].

Um eine bessere Anndherung an die bei konfokalen Messungen in der
Genomforschung tatséchlich vorliegenden Brechungsindexbedingungen zu er-
reichen, wurden beispielsweise Fluoreszenzbeads verwendet, die zunéichst auf
einem 170-um-Deckglas durch einen Trocknungsvorgang fixiert und anschlies-
send in einem Einbettungsmedium von 90% Vectashield (n = 1,458) und 10%
Pufferlosung (PBS; Phosphate bufferered saline; n = 1,33) vermessen wur-
den. Diese Mischung wurde gewéhlt, um den in biologischen Applikationen
gegebenen zelluldren Brechungsindex besser anzundhern [106]. Als Immer-
sionsol wurde hier Zeiss 518 C (n = 1,518, T' = 23°C) benutzt. Durch Ver-
wendung von Fluoreszenzbeads mit FITC-dhnlichem Spektrum, mit TRITC-
ghnlichem Spektrum, sowie mit Cy5-ahnlichem Spektrum war es moglich, die
konfokalen PSF fiir diese spektralen Signaturen zu messen [5].

In-situ-Bestimmung der FWHM. Eine direkte Abschitzung der late-
ralen und insbesondere der axialen Halbwertsbreiten der konfokalen 3D-PSF
kann auch direkt mit Hilfe von fluoreszenzmarkierten Targets innerhalb bio-
logischer Objekte vorgenommen werden. Diese experimentelle Abschitzung
beruht auf der Annahme, dass ein solches Target in der Auswirkung auf
den konfokalen Abbildungsvorgang einem lokalen ,, Fluoreszenzsee* verglichen
werden kann. In diesem Fall gibt der Intensitdtsanstieg an den Réndern
des fluoreszierenden Objekts (von 15% auf 85%) eine obere Abschétzung
fir die FWHM. Auf dieser Grundlage wurden konfokale Messungen [80]
an FITC-markierten Zentromertargets in Kernen von menschlichen Lym-
phozyten durchgefiihrt (verwendetes Objektiv: 100 x /0.7-1.4NA PL APO;
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Immersionsél n = 1,518). Die auf diese Weise erhaltenen Mittelwerte fiir
die laterale und die axiale FITC-FWHM waren mit 430 nm (lateral) bzw.
840 nm (axial) zwar deutlich hoher als die theoretischen (idealen) Werte [45];
die minimalen Messwerte lagen jedoch bei 222 nm (lateral) und 664 nm (axi-
al). Moglicherweise spiegelt die Variation tatséichliche Unterschiede in den
individuellen konfokalen PSF wieder. Eine solche Variation der fiir eine be-
stimmte Zelle des relevanten PSF konnte hervorgerufen werden z.B. durch
unterschiedliche Brechungsindexvariationen und/oder durch unterschiedliche
axiale Positionierungen der Fluoreszenztargets im biologischen Objekt [46]
oder auch durch Verdnderungen in den apparativen Parametern des CLSFM
zwischen verschiedenen Aufnahmen.

Da zur Durchfiithrung der hier skizzierten FWHM-Abschétzung ,in situ®
nur noch der 3D-Daten-Satz eines Objekts mit geeigneter Markierung beno-
tigt wird, lassen sich auf diese Weise auch ohne Kenntnis der technischen
Mikroskopparameter Aussagen iiber die tatséchlich erzielte 3D-Auflésung
gewinnen.

Positionierungsgenauigkeit. Der erste Schritt zu einer Hochpriizisions-
messung von 3D-Distanzen aus konfokalen Bilddaten ist die genaue Lokalisie-
rung der Schwerpunkte der interessierenden Targets im Bildraum ([62].
CLSFM-Messungen an FITC-markierten Fluoreszenz-Latex-Beads von
1um Durchmesser [11] unter Anwendung des in Kap.8.2.4 und 8.2.5 be-
schriebenen Auswertungsverfahrens ergaben Positionierungsfehler von 7,4 nm
lateral (z,y), 19,2nm axial (), und 11,4nm in 3D (z,y, z). Der Gesamtfehler
(z,y, z) war dabei etwas kleiner als der Fehler in axialer Richtung; dies zeigt,
dass die Messfehler voneinander abhéngig sind. Der Positionierungsfehler gibt
eine obere Grenze fiir die Genauigkeit der unter den gegebenen Bedingungen
erreichbaren Distanzmessung zwischen Targets an; den genannten Messergeb-
nissen zufolge liegt dieser bei dem hier verwendeten CLSFM (1 Photonen-
absorption) sowie der Markierung mit dem Fluorochrom FITC und einem
realistischen Signal-Rausch-Verhéltnis bei ca. 10-20nm (z,y, z). Bei axial-
tomographischer CLSFM ergaben sich bei geeigneter Rotation der Targets in
die Objektebene noch etwas kleinere 3D-Positionierungsfehler (8,9 nm).
Erste Messungen des Positionierungsfehlers [11] wurden auch direkt in
menschlichen Zellkernen an FISH-markierten Zentromerregionen vorgenom-
men (FITC-Fluoreszenz). Es ergaben sich bei dem normalen CLSFM-Verfah-
ren (Zellen auf Objekttrigern fixiert) Positionierungsfehler von 34 nm lateral
(z,9), 39nm axial (z), und 36nm in 3D (z,y, z). Bei axialtomographischer
CLSFM ergaben sich bei optimaler Rotation der auf Glasfasern fixierten und
in situ hybridisierten Zellen jedoch erheblich kleinere, mit den o.g. Fluo-
reszenzbeadmessungen vergleichbare 3D-Positionierungsfehler (12nm).
Simulationsrechnungen unter Einbeziehung der bildanalytischen Positions-
bestimmung (Bornfleth, unveroffentlichte Resultate) zeigten, dass bei einer
besseren Fluoreszenzphotonenstatistik (um mehrere Gréflenordnungen) noch



150 C. Cremer

erhebliche weitere Verringerungen der Positionierungsfehler moglich sind. Da-
her wurden zum Vergleich Positionierungsmessungen mit Fluoreszenzbeads
mit Hilfe anderer fluoreszenzmikroskopischer Techniken durchgefiihrt, bei de-
nen die von der Theorie postulierten Photonenstatistiken realisiert werden
konnten:

e Messungen an einem konventionellen Epifluoreszenzmikroskop, das mit
einer hochempfindlichen CCD-Kamera (Photometrics) ausgestattet war,
ergaben bei Verwendung groBer Fluoreszenzbeads (500 nm) eine laterale
(z,y) Positionierungsgenauigkeit von ca. 1nm [43].

e Auf der Basis der Standing Wave Field Microscopy [1,55] wurde das laser-
interferometrische Fluoreszenzanregungsprinzip zu einem quantitativen
Messverfahren unter Verwendung eines Detektorarrays (CCD-Kamera)
zur Registrierung der Fluoreszenzemission weiterentwickelt [12,13], wobei
die Schrittweiten in z-Richtung jeweils 20nm betrugen; dabei wurden
mittlere laterale (x,y) Positionierungsgenauigkeiten von 2, 5nm sowie
mittlere axiale (z) Positionierungsgenauigkeiten von £1,0nm erzielt [86].

Bei Verwendung punktweise scannender konfokaler Verfahren auf der Basis
von Einphotonenabsorptionsprozessen wiirden derartig hohe Positionierungs-
genauigkeiten bei Markierung mit gegenwirtig iiblichen Fluorochromen und
bei kleinen Targets zu unpraktikabel langen Aufnahmezeiten (Photonenstatis-
tik) fithren. Eine weitere wesentliche Verbesserung der 3D-Positionierungsge-
nauigkeit im Vergleich zu den o.a. Resultaten konnte jedoch auch bei punkt-
weise scannenden Verfahren durch Zwei-Photonen-4r-Mikroskopie [42, 51]
erzielt werden. Langfristig erscheint fiir eine molekulare Dimensionen errei-
chende fernfeldmikroskopische Genomstrukturanalyse eine Kombination von
punktweise scannenden konfokalen Verfahren mit Detektor-Array-Anordnun-
gen (z.B. laserstimulierte quantitative Standing-Wave-Field-Mikroskopie)
unter Ausnutzung von Ein- und Mehrphotonenanregung wiinschenswert zu
sein.

3D-Distanzmessung. In Abwesenheit von Fehlern der Scanschrittweite,
von monochromatischen Aberrationen (z.B. Bildfeldverzerrungen, fokaler Ver-
schiebung) und chromatischen Aberrationen (z.B. lateralen und axialen chro-
matischen Verschiebungen) kénnte die Distanz zwischen zwei Targetschwer-
punkten auf einfache Weise aus den gegebenen Positionierungen berechnet
werden. Der Fehler der Distanzmessung wiirde in diesem ,idealen* Fall dem
Positionierungsfehler entsprechen. Da jedoch dieser Fehler relativ klein ist
(< A/10), ist eine vergleichbar genaue Kenntnis der iibrigen relevanten Fehler
notwendig, wenn die hohe Positionierungsgenauigkeit fiir vergleichbar prézise
Distanzmessungen von Nutzen sein soll.

CLSFM-Distanzkalibrierungsmessungen. Fine Kalibrierung der lateralen
Schrittweite des CLSFM kann mit géngigen Resolution-Test-Targets vorge-
nommen werden. Experimentelle Messungen am hier verwendeten Leica-TCS
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beispielsweise ergaben Schrittweiten von 77,5 4+ 1,6 nm in z-Richtung und
82,0+ 1,9nm in y-Richtung [5].

Eine pysikalische Kalibrierung des Distanzmessfehlers in axialer (z-)Rich-
tung [5] wurde moglich durch die Verwendung von sphérischen Quarzglasob-
jekten, die einen mit Fluorochromen markierten Kern von 400 nm Durch-
messer enthielten. Da der mittlere Gesamtdurchmesser der Quarzglasobjekte
1052 nm betrug und damit grofler war als die laterale und die axiale FWHM,
konnten die einzelnen Fluoreszenzkerne in zusammenhingenden Ansamm-
lungen (Clusters) von Quarzglasobjekten mikroskopisch problemlos diskri-
miniert werden. Aufgrund der vom Hersteller angegebenen Variation des
Durchmessers von 1,8% (+19 nm) wurde aufgrund dieser Variation ein grofie-
rer Distanzmessfehler als der oben angegebene Positionierungsfehler erwartet.
Die bei Clustern von eng benachbarten, sich beriihrenden Quarzglasobjekten
in einer lateralen Ebene erhaltenen Standardabweichungen vom Distanzmit-
telwert stimmten mit optimalen Werten von ca. £15nm (bei guter Signal-
Rausch-Statistik) gut mit dieser Erwartung iiberein. Damit wurde bei dreidi-
mensionalen Clustern von eng benachbarten, sich berithrenden Quarzglasob-
jekten aufgrund des bekannten Centroidabstands eine auflerordentlich genaue
Kalibrierung der axialen Schrittweite unter Beriicksichtigung auch der fokalen
Verschiebung [46] moglich. Die aus den Messungen ermittelten mittleren Kor-
rekturfaktoren fiir die z-Skalierung lagen bei den gegebenen Bedingungen
bei 1,1.

Der (nach z-Skalierung) verbleibende Fehler o der Distanzmessung zwi-
schen jeweils zwei Targets (Standardabweichung vom Mittelwert) zeigte eine
erhebliche Abhéngigkeit von der Signal-Rausch-Statistik. Bei nur zweima-
ligem Scannen eines optischen Schnittes entsprechend einer schlechten Signal-
Rausch-Statistik war op in lateraler (z,y) Richtung +30nm, in axialer Rich-
tung £75nm; bei guter Signal-Rausch-Statistik (32-mal Scannen der Quarz-
glasobjekte) war op nur noch +£15nm lateral bzw. £60nm axial. Bei einer
Rausch-Statistik, die derjenigen von fluoreszenzmarkierten Chromatintar-
gets in Zellkernen entsprach [106], ergaben sich fiir die Quarzglasobjekte
op = £20nm lateral und +55nm axial (die bei beliebiger rdumlicher Orien-
tierung der Targets sich ergebenden mittleren Distanzfehler entsprechen bis
auf wenige nm den axialen Werten).

Die angegebenen Fehler der Distanzmessung enthalten noch Fehler auf-
grund der Variation des Durchmessers der Quarzglasobjekte. Simulations-
rechnungen unter Verwendung des experimentell bei fluoreszenzmarkierten
Chromatintargets beobachteten Rauschens und unter Einbeziehung der glei-
chen Bildanalysealgorithmen ergaben bei Annahme identischer Durchmesser
der Quarzglasobjekte eine Verringerung des lateralen Distanzmessfehlers von
20nm auf 15 nm, sowie des axialen Distanzmessfehlers von 55 nm auf 35 nm.
Auf dieser Basis durchgefiihrte weitere Simulationsrechnungen lielen bei ver-
besserter Fluoreszenzphotonenstatistik einen Riickgang des lateralen Dis-
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tanzmessfehlers auf ca. 2nm sowie des axialen Distanzmessfehlers auf ca.
10nm erwarten (Bornfleth et al., unveroffentlichte Resultate).

Axialtomographische Distanzmessungen mit Fluoreszenzbeads gleicher spekt-
raler Signatur. Die genannten Messungen ergaben, dass bei der CLSFM die
Fehler der Distanzmessung bei Fluoreszenztargets, die sich in derselben (late-
ralen) Ebene befinden, minimiert sind: Die zy-Skalierung der Schrittweite
kann mit einer Genauigkeit besser als 2nm erfolgen; der Positionierungs-
fehler von Einzeltargets betréigt bei guten Bedingungen (Fluoreszenzbeads
von geeignetem Fluorochromgehalt) ebenfalls nur wenige nm. Aus einfachen
geometrischen Uberlegungen ergibt sich ferner, dass bei axialtomographischer
Drehung des Objekts (nach Korrektur etwaiger chromatischer oder fokaler
Verschiebungen) die maximale laterale Distanz Dgy max zwischen zwei rela-
tiv zueinander fixierten Fluoreszenztargets dann beobachtet wird, wenn sich
beide in derselben (lateralen) Ebene befinden. Diese ist demnach auch der
euklidische (,,wahre“) 3D-Abstand: Dy max = Deucl,zy=-

Aus den obigen Uberlegungen ergeben sich verschiedene Konsequenzen
fiir Distanzmessungen:

1. Der euklidische 3D-Abstand ist gleich der mazimalen lateralen (z,y) Dis-
tanz (ggf. nach Korrekturen), die bei Drehung des Objekts beobachtet
wird; in diesem Fall ist die axiale (z-)Distanz minimal [81].

2. Der in (1) gemessene 3D-Abstand kann unter den gegebenen Bedingungen
mit einem Fehler von wenigen nm bestimmt werden; misst man zunéchst
den Abstand zwischen zwei Fluoreszenztargets, die sich auf einer Glas-
faser in einer (lateralen) Ebene befinden, so kann durch Rotation der
Glasfaser und erneute Messung der (scheinbaren) Abstéinde zwischen den
Targets die Fokusverschiebung mit einer hohen Genauigkeit gemessen
werden.

3. Von denselben, auf einer Glasfaser/in einer Glaskapillare befindlichen fi-
xierten Targets konnen durch Rotation verschiedene konfokale 3D-Ab-
standsmessungen durchgefiihrt werden; die Standardabweichung (com)
vom gemessenen Distanzmittelwert gibt (vor Korrekturen) eine erste
obere Schitzung des Distanzmessfehlers. Kénnen die gefundenen Dis-
tanzwerte zwischen zwei fluoreszenzmarkierten zelluldren Targets auf-
grund unabhéngiger Messungen (z.B. von Fluoreszenzbeads) korrigiert
werden, so sind verbesserte Schitzungen des Distanzmessfehlers moglich.

Als Beispiel fiir axialtomographische CLSFM-Distanzmessungen hoher Prézi-
sion seien hier Messungen an FITC-Fluoreszenz-Beads von 1 pm Durchmesser
erwiahnt, deren 3D-Distanzen unter 5 verschiedenen Rotationswinkeln ver-
messen wurden [10]. Dabei wurden (ohne Korrekturen) bei giinstiger Lage
zwischen den FITC-Fluoreszenzbeads oyom-Werte kleiner 10 nm gemessen.

Korrektur der chromatischen Verschiebung: Mdéglichkeiten einer Distanzmes-
sung jenseits Abbe. Bei Anwendungen der konfokalen Mikroskopie in der
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Genomforschung ist es fiir zahlreiche Anwendungen wesentlich, die chromati-
sche Verschiebung mit hoher Préizision unter den jeweils gegebenen Bedingun-
gen zu messen. Ein erstes Beispiel betrifft die Messung der Abstédnde zwischen
differentiell fluoreszenzmarkierten subchromosomalen R-Bandendoménen
und G-Bandendoménen [106]. Eine zweite Anwendung von erheblicher Trag-
weite fiir die Genomforschung stellt die Moglichkeit einer spektralen Hoch-
prézisionsmikroskopie jenseits des Abbe-Limits dar [5,61].

Die spektrale Hochprézisionsmikroskopie geht von der seit einem Jahrhun-
dert bekannten Tatsache aus, dass der geometrische Bildort eines isolierten
selbstleuchtenden punktférmigen Objekts durch das Maximum der Intensi-
tatsverteilung des Beugungsgebildes gegeben ist. Da bei einer symmetrischen
Intensitétsverteilung der Ort dieses Maximums seinerseits durch den Schwer-
punkt der Verteilung bestimmt werden kann, kann auch bei Pixel-/Voxel-
groffen im Bereich der FWHM bei geeigneter Signal-Rausch-Statistik die
geometrische Bildposition mit einer Prazision < A bestimmt werden. Ex-
perimentell wurden z.B. Positionierungsprézisionen von wenigen nm erreicht.
Wenn zwei Fluoreszenztargets eine verschiedene spektrale Signatur mit gerin-
gem Cross-Talk besitzen, kénnen die von ihnen erzeugten Beugungsbilder un-
abhéngig voneinander registriert werden, auch wenn der Abstand zwischen
den Targets kleiner ist als die relevante FWHM. Da unter den gemachten
Voraussetzungen der geometrische Ort jedes der beiden Targets voneinander
unabhiingig mit einem Fehler von wenigen nm (ggf. noch besser) bestimmt
werden kann, sollten auf diese Weise Distanzmessungen zwischen den In-
tensitéatsschwerpunkten differentiell fluoreszenzmarkierter Targets mit einer
vergleichbar hohen Prézsion auch dann noch moglich sein, wenn sich beide
Targets innerhalb des gleichen (konfokalen) Beobachtungsvolumens befinden
und ihre Beugungsbilder sich daher stark {iberlappen. Wird unter Aufidsung
die kleinste Distanz zwischen zwei Objekten verstanden, die noch detektiert
werden kann, so kann auf diesem Wege die so definierte Auflésung erheblich
iiber das von Abbe angebene und durch die FWHM der PSF quantitativ
beschreibbare Maf} hinaus gesteigert werden. Da jedoch der Begriff Aufiésung
iiblicherweise in meist impliziter Weise mit der kleinsten messbaren Distanz
zwischen zwei Objekten gleicher spektraler Signatur verbunden wird, soll
im Folgenden die kleinste messbare Distanz zwischen zwei Objekten wver-
schiedener spektraler Signatur als auflosungsdquivalent bezeichnet werden.
In Ergédnzung des Begriffs Prdzionsdistanzmessung macht diese Bezeichnung
deutlich, dass mit Hilfe solcher Messungen zwischen Objekten verschiedener
spektraler Signatur tatséchlich Struktureinzelheiten erkannt, d.h. aufgeldst
werden konnen, die jenseits der von Abbe formulierten Grenzen liegen:

Werden statt nur zwei Targets eine Reihe fluoreszenzmarkierter Targets
verschiedener spektraler Signatur innerhalb des Beobachtungsvolumens (z.B.
eines CLSFM) vermessen, so kénnen aus den mit einer Priizision < \ gemesse-
nen Einzeldistanzen die rdaumlichen Beziehungen der multispektral markierten
Targets zueinander rekonstruiert werden, d.h. ihre Topologie kann bestimmt
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werden. Damit wiirde es die spektrale Hochprézisionsmikroskopie erlauben,
iiber die reine Messung von Einzeldistanzen hinaus auch Struktureinzelheiten
weit unterhalb des Abbe-Limits der Lichtmikroskopie zu analysieren. Dies
wire dann moglich in dreidimensional konservierten (,intakten“) Zellkernen,
im Gegensatz zu den oberflichenorientierten Ultrastrukturverfahren der
Elektronenmikroskopie sowie der Nahfeldmikroskopie. Im Unterschied zu
rontgenmikroskopischen Ansétzen wiren sogar Ultrastrukturuntersuchungen
des Genoms in vivo denkbar.

Offensichtlich hiangt die Realisierung eines derart erhthten Auflésungs-
dquivalents ganz wesentlich auch von der Genauigkeit ab, mit der die chro-
matische Verschiebung experimentell bestimmt werden kann; dies ist zu-
mindest dort der Fall, wo zur Fluoreszenzanregung Licht unterschiedlicher
Wellenlédnge zum Einsatz kommt. Es muss dann gewéhrleistet werden, dass
die bei der Bildaufnahme biologischer Objekte tatsidchlich gegebene chroma-
tische Verschiebung mit der zuvor gemessenen im Rahmen des Messfehlers
iibereinstimmt.

Eine Moglichkeit, die chromatische Verschiebung mit hoher Préazision im
CLSFM zu messen, besteht in der Verwendung polychromatischer Fluores-
zenzbeads; als Beispiel wurden von solchen Beads erzeugte Intensitétsvertei-
lungen (z.B. FITC-Fluoreszenz, TRITC-Fluoreszenz) in den vorgesehenen
FITC-/TRITC-Kanilen gemessen, segmentiert, und die jeweiligen Schwer-
punkte bezogen auf die Obbjektebene bestimmt [5,82]. Dabei ergaben sich
auch bei demselben Objektiv erhebliche Unterschiede in den chromatischen
Verschiebungen je nach den optischen ,,Mikro“bedingungen (z.B. verwen-
detes Einbettungsmedium, Deckglasdicke, Immersionsol etc.); bei gegebenen
Bedingungen jedoch waren die erhaltenen Standardabweichungen vom Mit-
telwert der chromatischen Verschiebung von einer &hnlichen Grofle wie die
Positionierungsfehler.

In ersten CLSFM-Hochprizisionsdistanzmessungen zwischen Objekten
verschiedener spektraler Signatur (H. Bornfleth, unversffentlichte Resultate)
wurden Quarzglasbeads mit einem griin fluoreszierenden FITC-Kern (Kern
ca. 400 nm Durchmesser; mittlerer Gesamtdurchmesser 1052 nm) mit Quarz-
glasbeads mit einem rot fluoreszierenden RITC-Kern (Kerndurchmesser
200 nm; mittlerer Gesamtdurchmesser ca. 400 nm) gemischt. Die Aufnahme-
bedingungen wurden so gewéhlt, dass das Rauschen den bei fluoreszenz-
markierten Chromatinregionen beobachteten Werten entsprach. Fiir die Mes-
sung der axialen (z) chromatischen Verschiebung wurden die mittleren z-
Werte der FITC-Intensitdt von Ansammlungen griin fluoreszierender sowie
von davon getrennt liegenden Ansammlungen RITC-fluoreszierender Quarz-
glaskugeln auf einem (als eben angenommenen) Objekttriger bestimmt. Die
so erhaltene chromatische Verschiebung wurde zur Korrektur der gemesse-
nen axialen Positionen von jeweils sich beriihrenden Quarzglaskugeln ver-
schiedener spektraler Signatur (FITC-RITC) verwendet. Auf eine Korrektur
der lateralen chromatischen Aberration wurde hier verzichtet, da diese unter
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den gegebenen optischen Bedingungen im Rahmen des Positionierungsfehlers
lag [82]. Die auf diese Weise experimentell erhaltenen 3D-Distanzen zwischen
den Intensitédtsschwerpunkten der sich berithrenden FITC-RITC Beads wur-
den mit den aufgrund der Herstellerangaben erwarteten Distanzen (734 +
8nm) verglichen. Der so ermittelte Fehler der 3D-Distanzmessung zwischen
Targets verschiedener spektraler Signatur lag fiir FITC-RITC-Distanzen di-
rekt unter dem objektivseitigen Deckglas bei ca. 27nm; fiir FITC-RITC-
Distanzen von ca. 9 um unterhalb des Deckglases lag er bei ca. 33 nm. Diese
mit Simulationsrechnungen kompatiblen Messungen belegten erstmals exper-
imentell, dass mit Hilfe von CLSFM 3D-Distanzmessungen zwischen den In-
tensitédtsschwerpunkten fluoreszenzmarkierter Objekte verschiedener spekt-
raler Signatur mit einer Genauigkeit moglich sind, die wenigen Nukleosomen-
durchmessern entsprechen.

Volumen- und Oberflichenmessungen mit Fluoreszenzbeads. Da fiir
die Genomforschung Volumen- und Oberflichenmessungen von fluoreszenz-
markierten Targets in Zellkernen (z.B. Chromosomenterritorien, chromoso-
male Doménen in Abhéngigkeit von der genetischen Aktivitit) von Interesse
sind, sind experimentelle Kalibrierungsmessungen zu diesen Gréflen an Ob-
jekten bekannter Geometrie wiinschenswert. Hierzu wurden konfokale 3D-
Datensiitze von Fluoreszenzbeads in verschiedenen Positionen (relativ zum
registrierenden Objektiv) experimentell registriert und mit verschiedenen Ver-
fahren (Cavalieri-Segmentierung; Voronoi-Tessellierung) ausgewertet. Die so
erhaltenen Mittelwerte fiir Volumina und Oberflichen stimmten bei Cavalieri-
Segmentierung besser mit den aus den Beadradien bestimmten Werten iiber-
ein als bei Voronoi-Tessellierung, wie dies bei der gewéhlten Form der Test-
objekte auch zu erwarten war. Jedoch ergab sich auch bei der Cavalieri-Seg-
mentierung kleiner Fluoreszenzbeads ein erheblicher Einfluss der optischen
»Mikrobedingungen“ auf die scheinbaren Volumina und Oberflichen [82].
Diese an klar definierten Testobjekten konstanter Morphologie beobachteten
scheinbaren Variationen zeigen, dass die an fluoreszenzmarkierten Targets im
Zellkern beobachtete Variabilitidt von Volumen und Oberfliche (z.B. [35,79])
zum Teil die Folge von Bildaufnahme- und Segmentierungsproblemen sein
kénnen und daher mit Vorsicht zu interpretieren sind.

8.2.6 Modelle zur Architektur von Zellkern und Chromosomen

In welchem Mafl die konfokale 3D-Mikroskopie zu relevanten Fortschritten
in der Genomforschung beitragen kann, hiangt in hohem Maf3 auch von der
Entwicklung testbarer Modellvorstellungen ab. Insbesondere sollten derar-
tige Modelle quantitative Voraussagen zu grundsétzlich messbaren Parame-
tern liefern, wie z.B. den Distanzen zwischen bestimmten Chromosomenab-
schnitten, der Verteilung von Chromosomen im Zellkern, oder der Induk-
tion von Chromosomenverdnderungen durch ionisierende Strahlung, Dop-
pelstrangbriiche (DSB) induzierende Enzyme, oder chemische Agentien. Die
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quantitativen Voraussagen solcher Modelle kénnen dann mit quantitativen
experimentellen Ergebnissen verglichen und bestimmte Modelle auf dieser
Grundlage verworfen oder weiter verfeinert werden. Langfristiges Ziel ist
es, quantitative Strukturfunktionsmodelle des Genoms zu berechnen. Als
Beispiele fiir den gegenwértigen Stand der Entwicklung testbarer Modelle
der 3D-Genomorganisation seien hier genannt:

s, Random-Walk‘“-Modelle. In dem urspriinglichen Random-Walk-Modell
[96] wurde angenommen, dass ein Interphasechromosom sich verhélt wie ein
langes, flexibles Polymer. Aus dieser Annahme ergaben sich erstmals quanti-
tativ testbare Konsequenzen fiir die Abstéinde zwischen bestimmten chromo-
somalen Sequenzen. Beispielsweise sollte der mittlere Abstand zwischen den
Telomeren (Enden) eines mittelgrofen Chromosoms im menschlichen Zellkern
dessen Durchmesser erreichen oder sogar iibersteigen.

In einer Random Walk/Giant Loop genannten Weiterentwicklung des Ran-
dom-Walk-Modells [84,104] wurde angenommen, dass in bestimmten linearen
Absténden (in der Grofle von einigen Megabasenpaaren) der geometrische
Abstand zwischen diesen Stellen der flexiblen Chromatinfaser Null wird;
d.h. es werden grofle Schleifen (Loops) gebildet, wie sie z.B. durch , Linker*-
Proteine realisiert werden kénnen. Aufgrund dieser zusétzlichen Annahmen
wird beispielsweise der mittlere Abstand zwischen den Telomeren eines mit-
telgroflen menschlichen Chromosoms auf Werte wesentlich kleiner als der Zell-
kerndurchmesser reduziert.

Zur verbesserten Modellierung der Topologie von Chromosomenterrito-
rien wurde kiirzlich ein von dem Random-Walk-/Giant-Loop-Modell ausge-
hendes Modell (Multi-Loop-Subcompartment-(MLS-)Modell [69]) entwickelt,
in dem das Chromatin eines Chromosoms als ein flexibles, volumenexklusives
Polymer mit Loops unterschiedlicher Gréfie (bis hinunter zu 120kbp) mo-
delliert wurde, die in geeignet dimensionierten Subkompartimenten gehauft
waren. Wihrend das Random-Walk-/Giant-Loop-Modell erhebliche mittlere
Uberlappungsvolumina zwischen bestimmten Subkompartimenten desselben
Chromosomenterritoriums erwarten lie}; ergaben sich aus dem MLS-Modell
erheblich kleinere mittlere Uberlappungsvolumina.

Verteilungen von Chromosomen. Auf der Grundlage einfacher geometri-
scher Modelle wurden erste Monte-Carlo-Verteilungen von Chromosomenter-
ritorien in Zellkernvolumina berechnet [68]: Zum Beispiel wurden der Zell-
kern und die Chromosomenterritorien in ihm durch sphérische oder ellipsoide
Volumina mit einem Volumen proportional zum jeweiligen DNA-Gehalt an-
genihert; subchromosomale Targets wurden als punktférmig angenommen.
In einem weiterentwickelten Modell, dem Sphdrische Subdomdnenmodell
[27], wurden Modelle ganzer menschlicher Kerne in folgender Weise berech-
net: In der Startkonfiguration wurden die 46 Territorien eines menschlichen
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Zellkerns als kompakte, globuldre Strukturen simuliert, die aus gegeneinan-
der in bestimmtem Maf verschiebbaren kleinen sphiirischen Elementen (ent-
sprechend etwa einem Megabasenpaaar) aufgebaut angenommen wurden.
Gestalt und Position der Modellterritorien im Kern wurde dann solange
veridndert, bis auf der Grundlage der angenommenen Interaktionskréifte (zwi-
schen verschiedenen Territorien als abstofend angenommen) ein Gleichge-
wicht eintrat. Aus solchen, bereits rechenaufwendigen Modellen konnten z.B.
quantitative Voraussagen zu Position, Oberfliche, Rundheit und Nachbar-
schaftsbeziehungen bestimmter Chromosomenterritorien gewonnen werden.
Ferner konnten quantitative Voraussagen iiber die Abhéngigkeit der durch
ionisierende Strahlung induzierten relativen Translokationsraten gewonnen
werden.

Modelle zur allgemeinen Topologie der Genomstruktur: Das ICD-
Modell. Auf der Grundlage des in der Literatur beschriebenen Forschungs-
stands sowie eigener experimenteller Beobachtungen und theoretischer Uber-
legungen wurde als Arbeitshypothese von P. Lichter, T. Cremer und C.
Cremer ein Modell fiir die dreidimensionale funktionelle Genomstruktur im
Zellkern entwickelt, das Interchromosomal-Domain-Modell (ICD). In ihrer
Gesamtheit zeigen vielfiiltige Beobachtungen der letzten Jahre (von denen
einige Ergebnisse oben zusammengefasst wurden), dass der Zellkern von nor-
malen Sdugerzellen (vermutlich von Eukaryonten tiberhaupt) eine rdumlich
und funktionell hoch kompartimentalisierte Struktur besitzt. Diese Struktur
muss nach jeder Zellteilung innerhalb von wenigen Stunden wiederhergestellt
werden.

Gegenwiirtig werden verschiedene Typen von Modellen fiir die Zellkern-
struktur diskutiert, wie z.B. das bereits genannte Random-Walk-/Giant-
Loop-Modell [84,104] der Chromosomenterritorien. Es erlaubte zum ersten
Mal quantitativ testbare Voraussagen zur Topologie von Territorien.

Ein anderer Grundtypus von Modellen nimmt die Existenz von ,, Kanélen*
zwischen dem Chromatin des Zellkerns an, in dem metabolisch wichtige Pro-
zesse stattfinden kénnen [4, 18,93, 105]. Derartige Modelle wurden kiirzlich
zu einem ,,Channel“-Modell der Nuclear-Matrix-Struktur weiterentwickelt, in
dem diese Kanile und die Nuclear Matrix rdumlich zusammenfallen [77,107].

Das Inter-Chromosomal-Domain-(ICD-)Modell des Zellkern stellt einen
ersten, als Arbeitshypothese gedachten Versuch dar, ein funktionelles 3D-
,Channel“-Modell der Kernorganisation auf der Grundlage elektrophysiol-
ogischer Interaktionen zwischen Chromosomenterritorien zu entwickeln [26,
27].

Dieses Modell geht aus von einem spezifischen ,,Channel“-Grund-Modell
des Zellkerns [26,107]. Es nimmt an, dass Transkription, Splicing, Replikation
und Reparatur der DNA, sowie der RNA-Transport zu den Kernporen, in-
nerhalb eines Inter-Chromosomal-Domain(ICD-)-Kompartiments stattfindet.
Das 3D-Kanal-Netzwerk des ICD-Kompartiments wird gebildet durch die
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Oberflichen der Chromosomenterritorien; aufgrund einer vermutlich komplex
gefalteten Oberfliche kénnen sich seine Verzweigungen von der einhiillen-
den Peripherie ins Innere der Territorien bis zu einzelnen dort lokalisierten
Chromatindoménen fortsetzen. Werden in den benachbarten Oberflichen ver-
schiedener Territorien Doppelstrangbriiche induziert, z.B. durch ionisierende
Strahlung, so kénnen durch deren Reparatur (,illegitime“ Rekombination)
strukturelle Chromosomenaberrationen entstehen, z.B. Translokationen [27].
Eine unmittelbare Konsequenz der im ICD-Modell postulierten Lokali-
sation von Genen liegt in einer moglichen, erheblichen funktionellen Bedeu-
tung nichtkodierender DNA. Im Unterschied zu einer allgemeinen Wiirdi-
gung der strukturellen Bedeutung nichtkodierender DNA [63,97] wird hier
der nichtkodierenden DNA die (zusétzliche) spezifische strukturelle Funktion
zugeordnet, eine Lokalisierung von zu transkribierenden DNA-Abschnitten
(bzw. DNA-Bindungsstellen fiir Transkriptionsfaktoren) an der Oberfléiche
der Territorien sicherzustellen. Demnach kénnten Mutationen im Bereich der
nichtkodierenden DNA wesentliche funktionelle Konsequenzen haben, wenn
sie z.B. durch eine lokale Anderung der Oberflichentopologie eines Territo-
riums zu einer verinderten Anbindung von Transkriptionsfaktoren fithren.
Eine weitere unmittelbare Konsequenz des ICD-Modells ist die Moglich-
keit, den Funktionszustand des Chromatins durch eine rdumliche Verschie-
bung von DNA-Sequenzen zu beeinflussen. Beispielsweise konnten Gene durch
rdumliche Lokalisation transkriptionsrelevanter Sequenzen an der Oberfliche
des Territoriums fiir eine Bindung von Transkriptionsfaktoren zugénglich
gemacht und damit aktiviert bzw. durch Verschiebung der Bindungssequen-
zen ins Innere des Territoriums inaktiviert werden. Damit wiirde der Topolo-
gie der Chromatinstruktur in Chromosomenterritorien eine erhebliche funk-
tionelle Bedeutung zukommen. Bei der postulierten dynamischen Modifika-
tion der funktionellen Chromatinstruktur ist eine wesentliche Beteiligung
spezifischer Proteine und Proteinkomplexe wahrscheinlich [53,71,72].

8.3 Ergebnisse

8.3.1 Ausdehnung individueller Chromosomenterritorien
im Zellkern: Vergleich mit quantitativen Voraussagen

Wird auf der Grundlage von Distanzmessungen zwischen relativ nahe be-
nachbarten Genen (bis zu ca. ein bis einigen Megabasenpaaren) aufgrund des
Random-Walk-Modells [96] eine Extrapolation zu Distanzen zwischen weit
entfernten chromosomalen Sequenzen (z.B. Telomeren) vorgenommen, so ist
die erwartete mittlere Distanz etwa so grofi oder noch grofier wie der Zel-
lkerndurchmesser. Aus Lasermikrobestrahlungsexperimenten in vivo [24,108]
sowie aus lichtmikroskopischen Beobachtungen in situ aufgrund von Chromo-
some Painting (Ubersicht: [26]) ergaben sich hingegen maximale chromoso-
male Distanzen, die wesentlich geringer waren als die Ausdehnung der unter-
suchten Sdugerzellkerne. Demnach kann die Struktur eines Interphasechromo-
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soms als Ganzes nicht einfach die eines flexiblen Polymers sein. Bei Anwen-
dung des Random-Walk-/Giant-Loop-Modells [84,104] hingegegen folgt eine
mittlere Ausdehung eines Chromosomenterritoriums in menschlichen Zellen
von einigen pm; dies ist in sehr viel besserer Ubereinstimmung mit den ex-
perimentellen Beobachtungen.

Fiir die Territorien von #7 und #X beispielsweise ergaben sich als abso-
lute Schatzungen fiir das einhiillende Volumen nach Chromosomenpainting,
konfokaler Fluoreszenzmikroskopie und 3D-Bildverarbeitung Werte um 20—
30um3 [3,33,35,79]. Dies ist um ein Vielfaches weniger, als in einem auf
der Grundlage des ,,Random-Walk“-Modells computersimulierten “extended
model” (G. Kreth, C. Muenkel, J. Langowski, C. Cremer, unverdff. Ergeb-
nisse) zu erwarten gewesen wére.

8.3.2 Exklusivitit der Chromosomenterritorien

Die raumliche Exklusivitdt der Chromosomenterritorien bedeutet, dass sich
verschiedene benachbarte Chromosomenterritorien nicht gegenseitig durch-
dringen; ihre moglicherweise existierenden Uberlappungszonen werden als
gering im Vergleich zu den Gesamtvolumina der Territorien angenommen.
Eine derartige Hypothese wurde bereits vor zwei Jahrzehnten der Interpreta-
tion strahlenbiologischer Resultate zu Grunde gelegt [85]; ein direkter Beweis
jedoch war damals nicht méglich.

Fiir erste direkte Untersuchungen zur Exklusivitdt von Chromosomenter-
ritorien in menschlichen Zellen wurden konfokale Aufnahmen von weiblichen
Zellkernen nach Painting der Territorien von #X und #7 gemacht. In Zell-
kernen, in denen Territorien von #X und #7 moglichst nahe benachbart
waren, wurden mit Hilfe des Voronoi-Tessellierungsverfahrens die einhiillen-
den Volumina von #X und #7 bestimmt und ihre Uberlappungszonen ermit-
telt. Die Ergebnisse zeigten eine nur geringe Uberlappung der einhiillenden
Volumina der benachbarten Territorien [27,35]. Inwieweit die registrierten,
kleinen Uberlappungszonen wirklich existieren und inwieweit sie ein optis-
ches und bildanalytisches ,, Artefakt“ (z.B. aufgrund der limitierten optischen
Auflésung oder aufgrund von Segmentierungsproblemen) darstellen, bedarf
noch ndherer Untersuchung. In jedem Fall sprechen die experimentellen Re-
sultate fiir einen hohen Grad von rdumlicher Exklusivitdt von Chromoso-
menterritorien in normalen menschlichen Zellen.

8.3.3 Morphologie von Chromosomenterritorien

Fiir Untersuchungen zur Gestalt von Chromosomenterritorien und ihre mog-
licherweise bestehende Korrelation mit der funktionellen Organisation des
Zellkerns bieten sich die X-Chromosomen in Siugerzellen an: In weiblichen
somatischen Zellkernen ist eines von diesen (Xa) genetisch voll aktiv; das
zweite X-Chromosom (Xi) im selben Zellkern ist hingegen genetisch weitge-
hend inaktiv, d.h. nur wenige Gene entgehen der Abschaltung durch einen
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Inaktivierungsmechanismus. Mit DNA-Farbstoffen wie z.B. DAPI oder im
Phasenkontrast an ungefiarbten Zellen ist nur das inaktive Xi sichtbar. Dies
wurde allgemein so interpretiert, dass das Xi sehr viel stérker kondensiert
ist (bis zu einem Faktor 5- bis 10-mal) als das Xa; dieses sollte demnach ein
sehr viel grofleres Gesamtvolumen besitzen als das Xi. Chromosomenpaint-
ing in Verbindung mit dreidimensionaler Mikroskopie und Bildverarbeitung
machten erstmals eine experimentelle, quantitative Uberpriifung dieser An-
nahme moglich.

Chromosomenspezifische DNA-Bibliotheken des menschlichen X-Chromo-
soms, konfokale Fluoreszenzmikroskopie und 3D-Bildverarbeitung wurden
dazu verwendet, Volumen, Oberfliche und Rundheit des aktiven und des in-
aktiven X-Chromosoms in weiblichen menschlichen Zellen quantitativ zu be-
stimmen. Zun#chst wurden von jedem untersuchten Zellkern optische Schnitte
registriert; anschliefend wurden diese mit dreidimensionalen Bildanalyse-
verfahren analysiert. Erste, interaktive Volumenbestimmungen mit Hilfe des
Cavalieri-Estimators [3] ergaben iiberraschenderweise, dass die beiden X-
Territorien, von wenigen Ausnahmen abgesehen, ein dhnliches mittleres Vo-
lumen hatten (innerhalb eines Faktors von ca. 1,5). Dieses schien mit der
iiblichen Vorstellung eines sehr starken Unterschieds im mittleren Konden-
sationsgrad schwer vereinbar zu sein. Eine denkbare Fehlerquelle bestand in
der interaktiven Schwellwertfestsetzung. Um dies auszuschlielen, wurde in
weiteren Analysen der Schwellwert automatisch im gesamten infrage kom-
menden Bereich variiert; fiir jeden Kern wurden die Mittelwerte der Ter-
ritorienvolumina bestimmt. Auch bei diesem Verfahren ergab sich nur ein
geringer Unterschied der beiden mittleren Volumina [79].

In neueren Untersuchungen (P. Edelmann, B. Rinke, S. Dietzel, T. Cre-
mer, C. Cremer, unveréffentlichte Ergebnisse) an einer Serie von menschlichen
Zellkernen mit einer individuellen Identifizierung von Xi durch DAPI-Farbung
ergab das automatische Cavalieri-Verfahren, dass im Mittel das Volumen
von Xa um den Faktor 1,2 groBer war als das Xi (Unterschied nicht sig-
nifikant); die gesamte segmentierte mittlere Oberfliche von Xa war hinge-
gen um einen Faktor von ca. 1,4 grofler, und die Rundheit (proportional zu
Volumen? /Oberfliche®) von Xi war ca. doppelt so grof wie diejenige von Xa
(Unterschiede hochsignifikant).

Eine konsequente Interpretation dieser Ergebnisse besteht in der An-
nahme, dass die Territorien von Xi und Xa in den untersuchten, prolifera-
tionsaktiven Zellen ein &hnliches Volumen hatten, wihrend die Oberfidche
von Xa betréachtlich grofler war als diejenige von Xi; die Rundheit von Xa
ist daher wesentlich geringer: dies bedeutet, dass aktives und inaktives X-
Chromosom sich in Oberfliche und Rundheit, nicht aber (oder nur wenig) in
ihrem Gesamtvolumen unterschieden.

FEine alternative, wenn auch bei den verwendeten Markierungsbedingun-
gen wenig wahrscheinliche Interpretationsmoglichkeit der Cavalieri-Daten wé-
re eine starke unterschiedliche Heterogenitét der Farbstoffverteilung bei Xi
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und Xa; in diesem Fall konnte der durch die Markierung festgestellte mitt-
lere Kondensationsgrad von Xa sehr viel geringer gewesen sein als der von
Xi; d.h. das einhiillende Volumen von Xa konnte in Wirklichkeit doch sehr
viel grofler gewesen sein als dasjenige von Xi. Diese alternative Interpreta-
tion konnte mit Hilfe eines Voronoi-Tessellierungsverfahrens ausgeschlossen
werden, mit dem die einhiillenden Volumina und Oberflichen der beiden X-
Territorien in weiblichen menschlichen Zellkernen gleichen Typs (mit und
ohne spezielle Identifizierung von Xi und Xa durch DAPI-Farbung) identi-
fiziert werden konnten. Die erzielten Ergebnisse waren mit denjenigen der
Cavalieri-Auswertung fast identisch [33,35].

In jiingster Zeit wurde das oben beschriebene Cavalieri-Auswertungsver-
fahren auch auf die quantitative 3D-Analyse konfokaler Aufnahmen von weib-
lichen Mausneuronenzellen nach Painting der beiden X-Chromosomen ange-
wandt (P. Edelmann, A. Jauch, T. Cremer, C. Cremer, unversff. Ergebnisse).
Wiederum hatten in den Zellkernen die beiden X-Chromosomen sehr dhn-
liche Volumina; die vorliegenden Resultate sprechen jedoch dafiir, dass in
diesen teilungsinaktiven Zellen moglicherweise existierende Unterschiede in
Oberfliche bzw. Rundheit sehr viel geringer sind als in den Kernen der o.g.
teilungsaktiven menschlichen Zellen.

Die bislang vorliegenden Ergebnisse quantitativer, vergleichender mor-
phologischer Messungen an genetisch aktiven (Xa) und genetisch weitge-
hend inaktiven Chromosomen (Xi) sprechen dafiir, dass der allgemeine mitt-
lere Kondensationsgrad (die mittlere Dichte) der Chromosomenterritorien
fiir ihre genetische Aktivitdt offenbar nicht der entscheidende Faktor ist.
Diese Hypothese wére kompatibel mit biochemischen und molekularbiolo-
gischen Unterschieden in Xa und Xi, wie z.B. einer funktionellen Rolle von
XIST-RNA [19]: Eine mégliche (hypothetische) Interpretation auf der Grund-
lage des ICD-Modells wire eine Anderung der (Oberflichen-)Topologie des
betroffenen Chromosomenterritoriums, sodass der Zugang von Transkrip-
tionsfaktoren verindert wiirde. Dieser Arbeitshypothese zufolge wiirde eine
wesentliche funktionelle Wirkung biochemischer /molekularbiologischer Agen-
tien in ihrem Einfluss auf die (lokale) Genomtopologie liegen, analog zu den
bereits seit langem bekannten induzierbaren Konformationsdnderungen an-
derer biologischer Makromolekiile. Eine weitere naheliegende, derzeit eben-
falls noch hypothetische Interpretation wéire die Annahme eines Zusammen-
hangs zwischen Rundheit und Replikation der X-chromosomalen DNA: Diese
erfolgt in teilungsaktiven Zellen bei Xa frither als bei Xi, wihrend sie in
teilungsinaktiven Zellen normalerweise entfillt.

Selbstversténdlich schlieen diese Messungen die Moglichkeit nicht aus,
dass Kondensationsinderungen in Teilen der Chromosomen ebenfalls entschei-
dend fiir ihre genetische Aktivitdt sind. Zur Untersuchung dieser Frage sind
weitere Untersuchungen der Topologie von Xi und Xa erforderlich.
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8.3.4 Topologie der Chromosomenterritorien

Gibt es in den Chromosomenterritorien eine spezifische dreidimensionale Ver-
teilung von Genen, d.h. haben die Chromosomenterritorien eine Topologie auf
der Ebene spezifischer subchromosomaler DNA-Abschnitte?

Eine extreme Hypothese hierzu wére, dass die Topologie der Chromoso-
menterritorien bei gleichem Funktionsstatus einer &hnlich hohen Einschran-
kung unterliegt wie bei vielen anderen biologischen Makromolekiilen; d.h.
die rdumliche Faltung zumindest von funktionell relevanten chromosomalen
Subregionen (Doménen) wiirde in ganz spezischer Weise erfolgen. Eine alter-
native, extreme Hypothese wire, dass sich die Absténde zwischen beliebigen
DNA-Abschnitten desselben Territoriums dhnlich wie bei langkettigen Poly-
meren in fast beliebiger Weise verdndern kénnen.

Messungen der projizierten (lateralen) 2D-Abstéinde zwischen spezifisch
durch FISH markierten DNA-Sequenzen desselben Chromosomenterritori-
ums in menschlichen Zellkernen waren kompatibel mit einem Random-Walk-
Modell (bei kleineren Abstiénden) bzw. mit einem Random-Walk-/Giant-
Loop-Modell (bei groBeren Abstdnden [96,104]). In diesem Fall nimmt die
rdumliche Distanz zwischen zwei Genen auf dem Chromosom mit ihrem line-
aren Abstand (in Basenpaaren) zwar zu, ist sonst aber innerhalb des Territori-
ums auflerordentlich variabel; von einer spezifischen, funktionell bedeutsamen
Topologie konnte hier kaum gesprochen werden.

Andere experimentelle Ergebnisse hingegen sprechen fiir einen weiterge-
henden Grad von Ordnung:

1. Ein differentielles Painting von Armen von Chromosomenterritorien mit
Hilfe von chromosomarm-spezifischen DNA-Bibliotheken zeigte, dass die
Chromosomenarme weitgehend voneinander separiert bleiben und ihre
Uberlappungszonen relativ gering sind [23]. Dieser Befund ist mit dem
Random-Walk-/Giant-Loop-Modell nicht vereinbar [69]. Beobachtungen
von kleinen chromosomalen Abschnitten auf dem langen (Xq) und kurzen
(Xp) Arm des X-Chromosoms in weiblichen, normalen Zellkernen nach
Painting zeigten eine weitgehende ,, Kompaktheit“ dieser Abschnitte in
den Territorien [27,35].

2. In einer Reihe von Féllen nach FISH-Markierung von Chromosomenter-
ritorien und zugehorigen Genen wurden diese bzw. ihre Transkripte kon-
sistent an der Oberfliche der Territorien beobachtet [23,54,107]. Eine
quantitative Analyse von menschlichen Zellkernen nach Painting von
Chromosom 8 und des c-myc-Protoonkogens, konfokaler 3D-Mikroskopie
und Voronoi-Tessellierung der Territorienoberfliche ergab eine Lokalisie-
rung auch des c-myc-Protoonkogens nahe an der Oberfliche der Territo-
rien [34].

3. Gleichzeitige Markierung von Chromosomenterritorien und Faktoren von
Splicing-Komplexen ergab eine hochsignifikante Haufung der Orte der
Splicing-Faktoren in der Peripherie der Territorien [107].
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4. Es wurden konfokale Messungen an Zellkernen durchgefiihrt, in denen
die Territorien von Xa und Xi mit einer spektralen Signatur 1 markiert
waren, wihrend auf ihnen befindliche Gene (Ant 2 und Ant 3) mit an-
deren spektralen Signaturen markiert waren (S. Dietzel, T. Cremer et al.,
Mansukript in Vorber.). Eine quantitative Analyse der CLSFM-Daten
mit den Methoden der spektralen Prizisionsdistanzmikroskopie ergibt
eine auf Xa bzw. Xi unterschiedliche Topologie der Anordnung dieser bei-
den Gene. Der mit einem Cavalieri-Segmentierungsverfahren bestimmte
mittlere Fehler der 3D-Positionierung betrug dabei weniger als 40 nm,
also nur wenige Prozent der Ausdehnung der X-Chromosomenterritorien
(P. Edelmann, S. Dietzel, T. Cremer, C. Cremer, unversffentlichte Ergeb-
nisse).

5. Menschliche Metaphasechromosomen zeichnen sich aus durch eine spezi-
fische strukturelle Organisation, die sich aufgrund differentieller Farbe-
verfahren (Bénderung) erkennen ldsst. Wihrend jedoch die sog. G-Ban-
den nur ca. 20% der Gene eines Chromosoms enthalten, befinden sich
in den R-Banden rund 80% der Gene. Aulerdem sind die meisten der
von jeder Zelle benotigten ,,Haushaltsgene“ in den R-Banden angesiedelt,
wahrend Gewebe- oder entwicklungsspezifische Gene oft in den G-Banden
vorkommen. Um moglicherweise existierende Unterschiede der topologi-
schen Position in den Chromosomenterritorien zwischen den in diesen
Banden befindlichen beiden Arten von Genen untersuchen zu kénnen, war
als ein erster Schritt die experimentelle Analyse der 3D-Verteilung von
R~ und G-Bandendoménen in Chromosomenterritorien wiinschenswert.
Diese gelang mit Hilfe von differentiellen Fluoreszenzmarkierungsverfah-
ren, bei denen die R-Bandendoménen und die G-Bandendoménen in Ter-
ritorien von Chromosom 15 in menschlichen Zellkernen mit FITC bzw.
Cyb in verschiedenen spektralen Signaturen fluoreszenzmarkiert wurden;
konfokale 3D-Aufnahmen wurden registriert und die erhaltenen FITC-
bzw. Cyb-Datenséitze mit dem o. bechriebenen volumenkonservierenden
Verfahren [5] evaluiert, wobei experimentell verifizierte Korrekturen der
chromatischen Verschiebung vorgenommen wurden [106]. Die Ergebnisse
zeigten, dass die R-Banden und die G-Banden auch im Zellkern jeweils
individuelle Doménen bilden und sich nur zu einem relativ geringen Grad
einander iiberlagern. Dieses Ergebnis war kompatibel mit dem MLS-
Modell, wihrend die Berechnung des Uberlappungsvolumens mit Hilfe
des Random-Walk-/Giant-Loop-Modells einen wesentlich geringeren
Grad an quantitativer Ubereinstimmung erbrachte [69].

Ungeachtet der oben angegebenen experimentellen Hinweise fiir einen wei-
tergehenden Grad von dreidimensionaler Ordnung in den Chromosomenter-
ritorien wurde bei den untersuchten morphologischen und topologischen Pa-
rametern dennoch eine erhebliche Variabilitéit festgestellt.

Inwieweit diese Variablilitéit eine Folge von unterschiedlichen zellulédren
Zustdnden oder aber von technischen Unzuldnglichkeiten bei Markierung,
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3D-Bildaufnahme oder 3D-Bildanalyse ist, bedarf weiterer Untersuchung.
Selbst wenn sich der bisherige Eindruck erheblicher Variabilitdt bestétigen
sollte, wiirde dies immer noch mit einem hohen funktionellen Ordnungsgrad
vereinbar sein, wie er z.B. in dem oben skizzierten ICD-Modell postuliert
wurde. Denkbar wére z.B. ein Aufbau der Chromosomenterritorien aus einer
Reihe von Subdoménen mit einem hohen rdumlichen Ordnungsgrad der Sub-
doménen, die sich jedoch aufgrund von Verbindungselementen aus stérker
flexiblen Chromatinfasern gegeneinander verschieben kénnen.

8.3.5 Dynamik der Kernarchitektur

Da die Chromosomenterritorien dreidimensionale Gebilde darstellen, miissen
quantitative Untersuchungen zu ihrer Verteilung im Zellkern auf bestimmte
Referenzgrofien bezogen werden, wie z.B. den Abstand von markierten Zen-
tromerregionen homologer und nichthomologer Chromosomen voneinander;
den Abstand bestimmter Zentromerregionen vom Kernmittelpunkt bzw. von
der Kernhiille; den aus Painting-Daten berechneten Abstand von Schwer-
punkten von Chromosomenterritorien von einander bzw. vom Kernmittel-
punkt oder von der Kernhiille.

In teilungsaktiven menschlichen Zelltypen, wie z.B. Amnionfliissigkeits-
zellen, Fibroblasten, oder phytohdmagglutinstimulierten Lymphozyten, wur-
de eine erhebliche Zelle-zu-Zelle Variabilitdt der raumlichen Verteilung von
Zentromerregionen spezifischer Territorien nach In-situ-Hybridisierung fixier-
ter Kerne beobachtet. Dabei wurden zuniichst konventionelle Verfahren der
Lichtmikroskopie [36] oder der konfokalen Fluoreszenzmikroskopie [75] einge-
setzt. Mit Hilfe der Anwendung der axialtomographischen Mikroskopie und
der Bestimmung der Schwerpunkte der markierten Zentromerregionen durch
digitale Bildanalyse gelang es, die dreidimensionalen (euklidischen) Absténde
von Zentromerregionen voneinander bzw. vom Kernmittelpunkt erheblich ex-
akter als bislang méglich zu ermitteln [29]. Die mit Hilfe von CLSFM ermittel-
ten Distanzen zwischen den Schwerpunkten der Chromosomenterritorien #7
und #X [35] dnderten sich bei Anwendung des Cavalieri-Estimators mit ver-
schiedenen Schwellwerten nur geringfiigig, im Mittel um weniger als 100 nm
(P. Edelmann et al., unveroff. Resultate).

Andere konfokale Untersuchungen zur Verteilung markierter Zentromerre-
gionen in fixierten menschlichen Zellen zeigten Anderungen in der Verteilung
der Chromosomenterritorien als Funktion des Zellzyklus [37,52].

Kiirzlich gelang es, chromosomale Zentromerbereiche auch in lebenden
menschlichen Zellen durch Fluoreszenzmarkierung zu visualisieren und er-
ste CLSFM-Beobachtungen durchzufiihren [88]. Diese Ergebnisse bestétigten
die Vermutung einer erheblichen Bewegungsdynamik von chromosomalen Ab-
schnitten in vivo, die in den untersuchten Interphasezellen in wenigen Minuten
zu Ortsveréinderungen bis zu etwa 1/10 des Kerndurchmessers fiihrte.

Eine von Zelle zu Zelle und auch innerhalb der Einzelzelle variable réum-
liche Verteilung von Chromosomenterritorien sollte zahlreiche Kontakte eines
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bestimmten Territoriums mit vielen anderen ermdglichen. Dies ist kompati-
bel [27] mit strahlenbiologischen Resultaten, denen zufolge nach Einwirkung
ionisierender Strahlung ein bestimmter Chromosomentyp in verschiedenen
Metaphasezellen Austauschereignisse (z.B. Translokationen) mit vielen an-
deren Chromosomen zeigt.

8.4 Perspektiven

8.4.1 Bedeutung einer dreidimensionalen Kernarchitektur

Die dreidimensionale, insbesondere die konfokale Fluoreszenzmikroskopie und
3D-Bildverarbeitung hat in Verbindung mit molekularbiologischen und im-
munhistochemischen Markierungsverfahren die Grundlagen gelegt fiir eine
differenzierte, experimentelle Untersuchung der dreidimensionalen Genom-
struktur in 3D-konservierten (,intakten“) Zellkernen.

Die 3D-Genomarchitektur ist fiir viele Bereiche der heutigen biomedizini-
schen Grundlagenforschung von Bedeutung (s. Problemstellung [93]). Uber
die bereits erwdhnte allgemeine Regulation von Transkription, Replikation
und Reparatur hinaus kénnten Anderungen der Genomarchitektur auch bei
der Zelldifferenzierung sowie moglicherweise auch bei einer Reprogrammie-
rung der Genexpression eine Rolle spielen [100]; ferner kénnten sie wesentlich
sein auch fiir die beobachtete Reversion von Tumorgewebe unter dem Einfluss
der extrazelluliren Matrix [98].

Als ein spezielles Beispiel fiir die mogliche funktionelle Relevanz der Kern-
architektur fiir eine dreidimensionale Genompathologie soll hier ein strahlen-
biologischer Aspekt diskutiert werden.

DNA-schidigende Noxen, insbesondere DSB-erzeugende ionisierende
Strahlung, aber auch chemische und enzymatische Einwirkungen kénnen zu
der Entstehung von spezifischen, mit Malignitét korrelierten Chromosomen-
translokationen fithren [67]. Ein klassisches Beispiel hierfiir ist die mit chro-
nischer myeloischer Leukéimie (Ph') korrelierte Fusion der abl-/ber-Gene
durch eine Translokation zwischen den Chromosomen 9 und 22 [94]. Nach
dem ICD-Modell kann ein solches Translokationsereignis nur dann induziert
werden, wenn

1. die entsprechenden Gene zum Zeitpunkt der ,illegitime“ Rekombination
an der Oberfliche der zugehdrigen Territorien lokalisiert sind;

2. die Territorien im Zellkern so in Nachbarschaft zueinander lokalisiert sind,
dass diese Gene in unmittelbare raumliche Néhe zu einander kommen [27].

Wird demnach durch eine geeignete Verteilung dieser Chromosomenterrito-
rien im Kern eine solche rdumliche Ndhe verhindert oder begiinstigt, so sinkt
oder steigt dem Modell zufolge die Wahrscheinlichkeit einer malignen Zell-
transformation unter sonst gleichen Bedingungen (z.B. Strahlenbelastung,
Reparatureffizienz). Diese Wahrscheinlichkeit konnte bereits durch relativ
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geringe Anderungen der réumlichen Distanzen zwischen den betreffenden
Genen stark beeinflusst werden [32]. Auch bei gegebener raumlicher Distanz
konnte die Topologie der beteiligten chromosomalen Regionen die Wahrschein-
lichkeit einer gleichzeitigen Bindung von DNA-Abschnitten an denselben
Reparaturenzymkomplex aus sterischen Griinden beeinflussen.

DNA-Doppelstrangbriiche sind iiber ihre grofie tumorbiologische Bedeu-
tung hinaus auch fiir ein Verstédndnis normaler zelluldrer Prozesse interessant,
wie bei der meiotischen Rekombination [39,103], wobei die Chromatinstruk-
tur die DSB-Bildung und damit die Rekombination beeinflusste.

8.4.2 Weiterentwicklung der konfokalen Mikroskopie

Die dreidimensionale Struktur biologischer Makromolekiile hat sich seit lan-
gem als ein entscheidender Zugang fiir ein tieferes Verstédndnis ihrer Funk-
tion erwiesen. Dies gilt vermutlich nicht allein fiir Proteine und Ribonu-
kleinséuren, sondern auch fiir die dem Molekulargewicht nach ganz wesentlich
grofleren Strukturen des Genoms.

Mit Hilfe der Elektronenmikroskopie sind rdumliche Auflésungen von we-
nigen nm erreichbar. Diese Methode kann auch mit In-situ-Hyridisierungs-
verfahren kombiniert werden. Grundsétzlich kénnte damit die rdumliche Lage
sogar von einzelnen, kleinen Genabschnitten in Chromosomenterritorien er-
fasst werden. Die elektronenmikroskopische Methode hat jedoch auch erheb-
liche Schwierigkeiten. So ist sie auflerordentlich arbeitsaufwendig: Ein Zell-
kern muss geeignet prépariert und in Schichten mit einer Dicke von etwa
100 nm und weniger geschnitten werden; anschliefend miissen die Schichten
nacheinander in das Elektronenmikroskop eingebracht werden. Nur wenige
Kerne konnen auf diesem Wege untersucht werden. Um zu statistisch ab-
gesicherten quantitativen FErgebnissen zur Chromosomentopologie zu
kommen, miissen aber selbst bei Zellen desselben Typs vermutlich viele
Chromosomenterritorien getestet werden; die Ermittlung funktionell rele-
vanter Abstandsverteilungen zwischen spezifischen Genorten verschiedener
Chromosomenterritorien erfordert die Untersuchung vieler Zellkerne. Hinzu
kommt, dass mit den géngigen elektronenmikroskopischen Methoden die Zahl
der gleichzeitig spezifisch markierbaren Chromosomenorte gering ist. Fiir eine
genauere Erforschung der rdumlichen Struktur von Chromosomenterritorien
ist es jedoch von entscheidender Bedeutung, viele Chromosomenorte gleich-
zeitig spezifisch markieren zu kénnen, wie dies mit Hilfe von Vielfarben-FISH
moglich ist [87,90]. Nur so kann man die relativen Lagen vieler Gene in
demselben Territorium zueinander bestimmen und damit seine funktionelle
Topologie erkennen.

Ahnliche Probleme treten auch bei anderen ultramikroskopischen Tech-
niken auf wie z.B. der Rasterkraftmikroskopie, oder der optischen Nahfeld-
scanningmikroskopie [2]. Fiir die Untersuchung der Architektur intakter Zell-
kerne wére es daher weiterhin auflerordentlich wichtig, wenn es lichtmikro-
skopische Instrumente gébe (Fernfeldmikroskope), mit denen man relativ
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»dicke* transparente Objekte, wie es Zellkerne mit ihren rund 10 um Durch-
messer sind, mit stark erhohter raumlicher Auflésung bzw. stark erhohtem
Auflésungséquivalent untersuchen konnte. Dann brauchte man die Kerne
nicht physisch in diinne Schichten zu schneiden; man koénnte fiir die gle-
ichzeitige, spezifische Markierung von Genorten verschiedene spektrale Sig-
naturen verwenden (z.B. eine Kombination von Fluorochromen mit einem
verschiedenen Fluoreszenzemissionsspektrum, oder mit einer verschiedenen
Fluoreszenzlebensdauer).

Wegen der Wellennatur des Lichts ist zwischen Objekten gleicher spekt-
raler Signatur eine héhere 3D-Auflosung als einige hundert nm mit , kon-
ventioneller* Fernfeldepifluoreszenzmikroskopie grundsétzlich nicht erreich-
bar. Ernst Abbe selbst wies jedoch bereits darauf hin, dass die von ihm
beschriebenen Grenzen der Auflosung in der Zukunft durch neuartige Tech-
niken iiberwunden werden konnten. Normalerweise wird die Erfiillung dieser
Vision auf die Entwicklung der Elektronenmikroskopie und anderer Ultra-
strukturmikroskopietechniken bezogen. Auf der Basis der neuen Gegeben-
heiten von Laserlichtquellen, hochpréziser Optoelektronik und leistungsfahi-
ger digitaler Bildverarbeitung wurde es jedoch mdoglich, fernfeld-lichtoptische
bildgebende Systeme zu konzipieren [22,45,47,49, 50] und teilweise bere-
its in ersten Prototypen zu realisieren [42,44, 48], die eine erheblich bessere
Auflésung im Fernfeld erreichen als mit konventioneller CLSFM. Langfristig
konnte es moglich werden, im Fernfeld lichtoptisch benachbarte Targets gle-
icher spektraler Signatur zu unterscheiden, die einen Abstand von nur ca.
20-30nm haben. Dies wiirde etwa 2 Nukleosomendurchmessern entsprechen,
der Basiseinheit der Genomorganisation in Zellkernen.

Haben die im Fernfeld lichtoptisch zu detektierenden Targets nicht die
gleiche, sondern unterschiedliche spektrale Signatur, so sollte ein vergleichbar
gutes oder noch besseres Auflésungsiquivalent auch mit Hilfe der spektralen
Hochprazisionsmikroskopie realisierbar sein. Dabei wiirde sich die Moglichkeit
einer molekularen Topologie der untersuchten Chromatinregion ergeben, bei
der sogar 3D-Positionen der Schwerpunkte einzelner benachbarter, spektral
unterschiedlich markierter DNA-Sequenzen von jeweils nur wenigen hundert
Basenpaaren Lénge (entsprechend der mit einem einzelnen Nukleosom assozi-
ierten DNA) quantitativ vermessen werden kénnten. Um die dazu erforder-
liche 3D-Positionierungsgenauigkeit von nur wenigen Nanometern fiir die die
Position beschreibenden Intensitédtsschwerpunkte zu erreichen, miissten hier
pro markierter DNA-Sequenz ca. 10° Photonen detektiert werden (H. Born-
fleth, pers. Mitteilung). Bei hohem Markierungsgrad und ausreichend stabilen
Fluorochromen erscheint diese Forderung grundsétzlich realisierbar, z.B. mit
Hilfe von Mehrphotonenanregung. Ein weiteres gravierendes Problem bei
der Realisierung einer molekularen Topologie ausgewéhlter Genombereiche
besteht darin, den unspezifischen Fluoreszenzhintergrund aus dem durch die
PSF des Systems gegebenen Beobachtungsvolumen gentigend zu diskrimi-
nieren; eine ausreichend gute Unterscheidung von Hintergrund und Signal
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konnte hier durch Einbeziehung von Fluoreszenzlebensdauermessungen [17]
moglich werden.

Ein weiterer Vorteil von Mehrphotonenanregung bzw. Fluoreszenzlebens-
dauerdetektion bestiinde in der dadurch bei Hochprézisionsdistanzmessun-
gen ermoglichten Eliminierung von Fehlern der chromatischen Aberration:
Fluorochrome verschiedener spektraler Signatur (Fluoreszenzemission, Fluo-
reszenzlebensdauer) kénnen iiber Mehrphotonenprozesse gleichzeitig angeregt
werden unter Verwendung z.B. von Femtosekundenpulsen im Infraroten [38].

Auf dem Wege zu einem molekularen Auflésungsédquivalent erscheint es
sinnvoll, die konfokalen Verfahren durch andere Ansitze zu ergénzen wie
z.B. die laserstimulierte quantitative Prizisionsdistanzwellenfeldmikroskopie
[12,13]. Bei dieser auf der Grundlage qualitativer Anordnungen [1,55] ent-
wickelten Messtechnik ist es moglich geworden, die Intensitatsschwerpunkte
der 3D-Positionen von fluoreszenzmarkierten Targets im Fernfeld mit einer
Prézision von ca. 2,5 nm lateral und ca. 1 nm axial zu vermessen [86].

Beide Verfahren, die Mikroskopie hoher Aufiésung und die Mikroskopie
hohen Auflosungsdiquivalents, haben in der Genomforschung sich ergénzende
Anwendungsbereiche. Zur Erlduterung soll ein konkretes (vorerst noch hypo-
thetisches) Beispiel dienen:

Untersucht werden soll die funktionelle 3D-Struktur einer Chromatin-
doméne von insgesamt einigen 100 kbp. Bei homogener Markierung der Re-
gion (z.B. mit iiberspannenden YAC-Klonen) wire eine Strukturanalyse mit
Hilfe der etablierten CLSFM-Methoden nicht méglich, da die typischen Ab-
messungen der gesamten Region im Bereich der konfokalen 3D-Auflosung
liegen (A. Esa, H. Bornfleth, L. Trakhtenbrot et al., unvertff. Resultate).
Eine wesentliche Verbesserung der 3D-Auflésung durch ,,Point Spread Func-
tion Engineering®, z.B. mit Hilfe von konfokaler 2-Photonen-47-Mikroskopie
[42,51], wiirde bereits erlauben, die rdumliche Anordnung von Gruppen von
Nukleosomen in der ca. 10> Nukleosomen umfassenden Chromatindoméne
zu analysieren. Mit Hilfe von Verfahren der spektralen Prizisionsdistanz-
mikroskopie konnten dann innerhalb der Gesamtstruktur die Positionen der
Intensitiatsschwerpunkte ganz bestimmter markierter DN A-Teilsequenzen mit
molekularer Prézision vermessen und ihre topologischen Beziehungen inner-
halb der Chromatindoméine bestimmt werden, wobei die Einbeziehung der
quantitativen ,,Standing-Wave-Field“-Mikroskopie hilfreich sein sollte. Hier
besonders interessierende Teilsequenzen wiren beispielsweise die Bindungs-
stellen von Transkriptionsfaktoren, oder von Nichthistonstrukturproteinen.
Als zellbiologisch oder auch genompathologisch relevantes Ergebnis wiirde
sich z.B. eine 3D-Strukturaussage iiber die Zugénglichkeit einer Bindungs-
stelle fiir einen Transkriptionsfaktor ergeben.

Eine fiir die 3D-Genompathologie relevante praktische Anwendung von
Verfahren mit verbessertem Distanzauflosungséiquivalent wire z.B. eine ver-
besserte Diskriminierung von realer Translokation und ,,optischer Fusion“ von
tumorrelevanten DNA-Sequenzen (z.B. abl-ber [94]).
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8.4.3 Verbesserung von Markierungsmethoden

Die bislang bei Untersuchungen zur Kernarchitektur angewandten In-situ-
Hybridisierungsverfahren enthalten verschiedene Prozeduren, welche die in
der lebenden Zelle bestehende Kernarchitektur in bestimmter Weise verin-
dern [83]. Dazu gehoren insbesondere das gewéhlte Fixierungsverfahren; die
Entfernung von Kernproteinen durch Proteaseverdau zur besseren Proben-
penetration; hohe Konzentrationen von denaturierenden chemischen Agen-
tien wie Formamid zur Verbesserung der ,,Stringenz“, d.h. der Bindungsspe-
zifitdt der DNA-Proben; die zur Denaturierung der chromosomalen Target-
DNA verwendeten erhéhten Temperaturen von ca. 70°C und dariiber; ,,Strin-
genz“waschungen nach der In-situ-Hybridisierung mit hohen Formamidkon-
zentrationen bzw. bei hohen Temperaturen.

Untersuchungen der Morphologie von Kernen menschlicher Zellen in Ab-
héingigkeit von verschiedenen Verfahrensschritten der In-situ-Hybridisierung,
beginnend mit Zellen vor der Fixierung, ergaben nur geringe visuelle Ande-
rungen von Lénge, Breite und Hohe des Zellkerns sowie der Position von Nu-
kleolen. In anderen Experimenten wurden in fixierten Kernen die Zentromere
mit kinetochorspezifischen Antikérpern markiert. Anschlieend wurde eine
Fluoreszenz-In-situ-Hybridisierung mit einer alle Zentromeren markierenden
repetitiven DNA-Probe durchgefiihrt, unter Einschluss eines Verdaus mit
Proteasen. Die fluoreszenzmikroskopische Beobachtung zeigte eine identische
Verteilung der beiden Markierungsmuster [26].

Diese und andere Beobachtungen [83] sprechen dafiir, dass die Kernar-
chitektur bei den verwandten FISH-Prozeduren im Rahmen der normalen
lichtmikroskopischen Auflosung weitgehend erhalten bleibt. Dies schliefit je-
doch Anderungen auf kleinerer Skala nicht aus. Méglicherweise kénnen jedoch
bereits kleine Positionsverinderungen von grofler funktioneller Bedeutung
sein (wie z.B. im Rahmen des ICD-Modells). Solche Strukturdetails kénnten
mit Hilfe weiterentwickelter Fernfeldmikroskopiemethoden untersucht wer-
den. Eines der wesentlichen methodischen Ziele besteht daher in der Wei-
terentwicklung von spezifischen In-vivo-Markierungsverfahren. Uber eine In-
vivo-Markierung spezieller DNA-Abschnitte mit Hilfe von DNA-bindenden
fluoreszierenden oder fluoreszenzmarkierten Proteinen [15,83,88] hinaus wére
die Entwicklung von multispektralen In-vivo- (oder zumindest die Mikrostruk-
tur erhaltenden Vital-)Markierungstechniken fiir beliebige DNA-Sequenzen
wiinschenswert; dieses Ziel kénnte durch eine Optimierung von FISH-Verfah-
ren [30,40,41] hin zu moglichst ,, physiologischen“ Bedingungen erreicht wer-
den, z.B. mit Hilfe von Dreifachstrangbildungen [31,99].

8.4.4 Weiterentwicklung von Computermodellen

Der Nutzen der konfokalen Mikroskopie (und anderer 3D-Mikroskopieme-
thoden) fiir Strukturfunktionsuntersuchungen in der Genomforschung hingt
wesentlich von einer die verbesserten Messmoglichkeiten beriicksichtigenden
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Weiterentwicklung von Computermodellen der Genomarchitektur ab, die in
zunehmender Weise auch die physikalischen, chemischen, biochemischen,
molekularbiologischen und biologischen ,Randbedingungen“ einbezieht
(,, Theoretische Biophysik des Zellkerns“).

Ein menschliches Chromosom mittlerer Gréfie besitzt (inklusive Proteine)
mehrere Milliarden Atome und ca. 150 Mio. Basenpaare. Eine atomare Struk-
tursimulation eines gesamten Chromosomenterritoriums oder gar eines Zell-
kerns auf dieser Ebene und unter Einbeziehung der o.g. Randbedingungen
wére derzeit vermutlich ein aussichtloses Unternehmen.

Ein Weg zur Losung besteht darin, bei moglichst einfachen geometrischen
Modellen zu beginnen [27,68] und dann zu immer komplexeren Modellen
fortzuschreiten. Dies kann auf verschiedenen Ebenen geschehen. Zum Beispiel
kann man bei ganzen Doménen oder sogar Territorien als ,Element* be-
ginnen. Bei der Struktursimulation der Doménen selbst kann man z.B. ein-
fache geordnete Elemente wie eine 30nm Faser annehmen oder auch von
einem ,,Zig-Zag“-Modell des Chromatins [102] ausgehen. Je nach Annah-
men iiber die Wechselwirkungskrifte und Randbedingungen kénnen dabei
Strukturen mit hochst unterschiedlichen Ordnungsgraden simuliert werden.
Eine Ubertragung der formalen Grundprinzipien der Bildung von 3D-Protein-
strukturen aus der Faltung zunichst linearer Polyaminosidureketten [78,95]
wiirde z.B. die Moglichkeit ergeben, dass auch die nach der Replikation
zunéchst linearen DNA-Doppelstringe sich spontan zu hochst komplexen
3D-Strukturen von funktioneller Bedeutung falten konnten. Derzeit erscheint
es nicht mehr ausgeschlossen, dass auch die DNA die fiir eine derartige
Ubertragung erforderlichen Wechselwirkungsmechanismen besitzt: aufier den
abstoffenden elektrostatischen Kraften der Phospatgruppen sind auch se-
quenzspezifische anziehende Wechselwirkungen denkbar, z.B. iiber die Bil-
dung tripelhelikaler Abschnitte [99]; die fiir die Strukturbildung von Prote-
inen wichtige Disulfidbriickenfunktion kénnte bei DNA durch DNA-sequenz-
spezifische ,,Linker“-Proteine gegeben sein.

Wie oben angedeutet, kann die Weiterentwicklung von Computermodellen
fiir sich selbst ein &uflerst reichhaltiges Spektrum von Chromatinmodellen
generieren; offensichtlich wird eine sinnvolle Modellbildung nur in stédndigem
Vergleich mit quantitativen Strukturmessungen am tatséichlich existierenden
Chromatin moglich sein.

Die Integration von theoretischer Modellbildung und experimentellen
quantitativen Verfahren in einer Biophysik des Zellkerns ldsst ein wesentlich
vertieftes Verstindnis der funktionellen Organisation des Genoms erwarten;
daraus ergibt sich auch eine unmittelbare Relevanz fiir eine dreidimensionale
Genompathologie.

Verfahren der konfokalen Mikroskopie und andere Methoden der hoch-
auflosenden dreidimensionalen Bildgewinnung kénnen hier weitere wichtige
Beitréige leisten.
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9 Hochauflésende 3D-Lichtmikroskopie

S.W. Hell

9.1 Grundlegendes zur Auflésung

Kaum ein anderes wissenschaftliches Instrument ist so eng mit der biologi-
schen und medizinischen Grundlagenforschung verkniipft wie das Mikroskop.
Seit seiner Erfindung durch den Niederldnder Leeuwenhook im 17. Jahrhun-
dert hat sich das Mikroskop als unentbehrliches Werkzeug zur Erforschung
von Struktur und Funktion lebender Organismen erwiesen, vielmehr noch, es
ist zu einem Markenzeichen der biomedizinischen Forschung geworden.

Am Anfang der Entwicklung stand das Lichtmikroskop, das infolge ziigiger
Fortschritte in der Optik bereits im letzten Jahrhundert mit guten Leistungs-
daten aufwarten konnte. Dem stetig wachsenden technischen Fortschritt folg-
ten biologisch-medizinische Erkenntnisse auf den Fufl. Als Beispiel seien die
Arbeiten des Jenaer Physikers Ernst Abbe im ausgehenden 19. Jahrhun-
dert hervorzuheben. Abbe gelang es nicht nur, eine elegante Theorie der
mikroskopischen Abbildung zu entwerfen, er konnte durch verfeinerte Berech-
nungen die bis dahin stérenden chromatischen und sphérischen Aberratio-
nen der Objektive reduzieren und die Auflésung des Lichtmikroskops an eine
Grenze heranfithren, die bis heute seinen Namen trigt. Diese Verbesserung
verhalf u.a. zur erstmaligen Beobachtung des Verhaltens der Chromosomen
wahrend der Zellteilung.

Heutzutage ist die Lichtmikroskopie stark diversifiziert. Es gibt eine Viel-
zahl von Verfahren und Kontrastmechanismen wie z.B. Fluoreszenz-, Reflek-
tions-, Phasenkontrast- und Interferenzkontrastmikroskopie mit charakteris-
tischen Vorteilen und Anwendungen. Die in der biologisch-medizinischen For-
schung am meisten verbreitete Art der Mikroskopie ist die Fluoreszenzmikro-
skopie. Die zu beobachtenden Organellen und Strukturen werden direkt oder
indirekt mit einem fluoreszierenden Farbstoff markiert, der aufgrund seiner
charakteristischen Fluoreszenzemission Informationen tiber Lage und Funk-
tion der markierten Zellbausteine liefert. Die Verbreitung dieses Verfahrens
ist im Wesentlichen darauf zuriickzufithren, dass Fluoreszenz spezifischer ist
als Absorption oder Reflexion von Licht: man kann die interessierenden Berei-
che und Strukturen gut erkennen, weil sie sich gut vom Rest der Probe ab-
heben. Diesen Vorteil verdankt die Fluoreszenzmikroskopie nicht zuletzt der
Fluoreszenzfarbstoffchemie, die mittlerweile eine Vielzahl von Farbstoffen mit
unterschiedlichen Spektren und Eigenschaften anbietet. Wir wollen uns hier
ausschliefllich mit Fluoreszenzmikroskopie beschéftigen.
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Was bedeutet nun Auflosung und was hat es mit der Abbe-Auflésungs-
grenze auf sich? Die Auflosung ist zweifelsohne die wichtigste Eigenschaft
eines Mikroskops, weil sie die feinste Struktur bestimmt, die man in einem
Mikroskop als solche erkennen kann. Dabei liegt die Betonung auf Struktur,
d.h. im einfachsten Fall sind es zwei feine, gleichartige, punkt- oder lini-
enformige, eng benachbarte Objekte. Die Struktur gilt als aufgelost, wenn
man sie im Bild getrennt wahrnehmen kann. Als Beispiel konnte man zwei
Genabschnitte nehmen, die 200 nm voneinander entfernt sind. In der Tat ist
ca. 200nm in etwa der kleinste Abstand, bei dem man zwei gleichartige Ob-
jekte, z.B. zwei fluoreszierende Molekiile oder Molekiilanhdufungen in einem
Standardfluoreszenzlichtmikroskop als getrennte Objekte wahrnehmen kann.

Woran liegt das? Der eigentliche Prozess, der bei der Abbildung statt-
findet, ldsst sich zumindest fiir die Fluoreszenzmikroskopie einfach formulie-
ren. Nehmen wir an, wir héitten ein selbstleuchtendes Objekt. Laut geometri-
scher Optik wére die Rolle der Linse oder des abbildenden Linsensystems
zwei beliebig gewdhlte, benachbarte, leuchtende Objektpunkte in zwei be-
nachbarte Bildpunkte zu verwandeln. Die Bildpunkte sollen einen gréfleren
Abstand besitzen, um ihn dem Auge zuginglich zu machen. Die fundamentale
Erkenntnis Abbes war nun, dass die beiden Bildpunkte nicht — wie von der
geometrischen Optik vorhergesagt — von jeweils einem einzigen Objektpunkt
stammen koénnen, sondern von einem Objektbereich, dessen Ausdehnung
durch das Beugungsmuster des Lichts an der Offnung des Objektivs bestimmt
ist. Ein gutes Maf fiir diesen Bereich ist der Radius des Hauptmaximums des
Beugungsmusters, Ar, der sich aus

Ar = @ (9.1)

nsin o

ergibt. Der Parameter n ist dabei der Brechungsindex der Probe, A ist die
Wellenléinge des Fluoreszenzlichts und « ist der halbe Offnungswinkel des Ob-
jektivs. Das Produkt nsina = NA wird als numerische Apertur bezeichnet.
Setzt man iibliche Werte wie A = 550 nm und NA = 1,3 ein, so erhélt man
Ar =~ 260nm. D.h., Objektpunkte die niher als Ar sind, lassen sich bei dieser
Wellenlédnge nicht klar voneinander trennen. Damit ist das Auflésungsprob-
lem als Beugungsproblem definiert, das sich durch eine Verkleinerung der
Wellenlédnge verbessern, aber nicht 16sen lieBe. Die Verkleinerung von Ar
durch kiirzere Wellenléingen und etwas groflere Aperturen ist zwar denkbar,
aber es gibt technische Hiirden, die numerische Aperturen iiber 1,4 und
Wellenlédngen unter 350 nm verhindern. Man muss deshalb von einer Grenze
von Ar &~ 180nm im Standardfluoreszenzmikroskop ausgehen. (Das Modell
des Selbstleuchters ist auf die Fluoreszenz iibertragbar, weil die Phase des
anregenden Lichts verlorengeht und die Farbstoffmolekiile in guter Ndherung
als Selbstleuchter betrachtet werden konnen.)

Es soll hier am Rande bemerkt werden, dass Auflésung mit der Kleinheit
der Objekte, die im Mikroskop sichtbar sind, wenig zu tun hat. So ist es
ohne weiteres moglich, einzelne Fluoreszenzmolekiile von der Gréfle von ein
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paar Nanometer in einem Lichtmikroskop zu sehen, d.h. als solche zu erken-
nen. Voraussetzung ist nur ein sehr lichtempfindlicher Detektor und dass die
Molekiile nicht naher als Ar beieinander sind, sodass ihre Beugungsmuster
sich im Bild nicht iiberlappen. Dazu muss die Konzentration der Molekiile
nur niedrig genug sein. Es ist heutzutage géngige Praxis, sehr diinne Losun-
gen oder rédumliche Verteilungen von Fluoreszenzfarbstoffen im Mikroskop
zu betrachten. Damit lisst sich das Anregungs-, Abkling-, Fluoreszenz- und
Bleichverhalten einzelner Molekiile beobachten und genau studieren.

Abbes Einsicht, die Auflésung als Beugungsphidnomen zu identifizieren,
und die Erkenntnis, dass man technisch an einer Grenze angelangt sei, fiihrte
in diesem Jahrhundert zur Entwicklung radikal neuer Methoden wie der
Elektronen- und Rastersondenmikroskopie. Diese Verfahren ermoglichen Auf-
l6sungen bis in den atomaren Bereich. Bei der Elektronenmikroskopie nutzt
man die Tatsache, dass man aufgrund der De-Broglie-Beziehung schnellen
Elektronen kurze Wellenléingen (0,1nm und kiirzer) zuordnen kann. Beu-
gung spielt in der praktischen Elektronenmikroskopie im Regelfall keine lim-
itierende Rolle.

Eine optische Variante des Rastersondenmikroskops ist das Nahfeldmikro-
skop, mit dem man in der Tat Auflosungen besser als Ar erzielen kann. Wie
geht das? Es gibt mehrere Realisierungsmoglichkeiten. Es lduft aber immer
darauf hinaus, die Beugung zu umgehen, indem man die Wechselwirkung des
Lichts mit der Probe mit Hilfe einer spitzen Sonde auf einen Bereich mit
Abmessungen < Ar reduziert. Als Beispiel ldsst sich eine lichtleitende Glas-
faserspitze mit einer Offnung von 80 nm angeben. Bringt man diese Spitze mit
einem Abstand unter einer Wellenlénge A an die Probenoberfliche heran, um
diese zu beleuchten oder um von ihr Licht aufzusammeln, so ist die Auflésung
im Wesentlichen durch die Offnung der Glasfaser bestimmt. Damit lassen sich
Auflésungen, die deutlich besser als Ar sind, erreichen. Alternativ lassen sich
Spitzen auch als Storsonden eines grofifléichig eingestrahlten Feldes benutzen
— wichtig dabei ist, dass man sich immer in unmittelbarer Nihe (< A) der zu
untersuchenden Probe befindet — daher der Name Nahfeldmikroskopie. Licht-
mikroskope mit fokussierender Optik heiflen seither Fernfeldmikroskope.

Trotz ihrer zunéichst begrenzten Auflosung ist die Attraktivitéit der Fern-
feldlichtmikroskopie ungebrochen. Dafiir gibt es einen einfachen Grund. Fo-
kussiertes Licht ist zwar durch Beugung gekennzeichnet, kann aber in das
Innere transparenter Proben eindringen, ohne dass eine destruktive Proben-
praparation erforderlich wire. Nahfeldmikroskope sind als Kontaktverfahren
auf Oberflaichen angewiesen. In der biologischen Forschung spielt sich ein
Grofiteil der Phénomene aber eher im Innern der Zelle ab. Die Elektronen-
mikroskopie ist an sich auch ein zweidimensionales Oberflichenverfahren, weil
die Elektronen an der Oberfliche absorbiert werden und die Erstellung eines
dreidimensionalen Bildes ein feines Zerschneiden der Probe erfordert. Die Be-
trachtung lebender Zellen ist ebenfalls nicht méglich, sodass die Elektronen-
mikroskopie oder die optische Nahfeldmikroskopie die Fernfeldmikroskopie
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nicht ersetzen kann. Fernfeldmikroskope mit hoherer Auflésung wéren daher
von erheblicher praktischer Bedeutung. Die Beugung stellt allerdings eine
erhebliche Herausforderung dar.

9.2 Die Punktabbildungsfunktion
als dreidimensionale Sonde

Wiirde man versuchen, die Auflésung eines konventionellen Lichtmikroskops
zu erhohen, so ginge das zwar auch, aber man hétte eine eher ungiinstige
Ausgangsposition. Eine bessere Ausgangsposition hat man, wenn man das
Objekt mit einem oder mehreren Strahlen abrastert. Und am einfachsten
ist es, wenn das Objekt mit einem fokussierten Strahl Punkt fiir Punkt
abgerastert wird und die seriell gespeicherten Intensitdtwerte anschliefend
in einem Bild dargestellt werden. Die zur Zeit leistungsfihigsten Fluoreszen-
zrastermikroskope sind das konfokale und das Multiphotonenrastermikroskop.
Beide sind Fernfeldverfahren. Wahrend das konfokale Mikroskop bereits einen
Stammplatz in der biologischen Mikroskopie erobert hat, ist das Multipho-
tonenmikroskop erst dabei, sich einen solchen zu erobern.

9.2.1 Das konfokale Fluoreszenzrastermikroskop

Das konfokale Fluoreszenzrastermikroskop beleuchtet nicht uniform, sondern
verwendet eine Punktlichtquelle. Man bevorzugt Laser, weil sie aufgrund ihrer
hohen Strahldichte geniigend Licht zur Verfiigung stellen kénnen, um die
Farbstoffe effizient anzuregen. Das vom Objekt emittierte Licht wird tiblicher-
weise von demselben Objektiv registriert und auf einen punktformigen Detek-
tor fokussiert, der sich optisch konjugiert zur Punktlichtquelle befindet. Die
Punktlichtquelle realisiert man, indem man eine kleine Lochblende beleuchtet
und diese in das Objekt abbildet. Der Punktdetektor wird zumeist mit Hilfe
einer Lochblende, die sich unmittelbar vor dem Detektor befindet, realisiert.
Punktlichtquelle, Objektpunkt und Punktdetektor sind zueinander optisch
konjugiert (Abb.9.1).

Der Clou dieser Anordnung ist, dass aufgrund der Punktférmigkeit der
Lichtquelle und des Detektors ein effektiver Fokus entsteht, der sich genau
besehen wie eine ,,Sonde“ verhilt. Um im konfokalen Mikroskop ein Bild zu
erhalten, muss man die Probe durch ,die Sonde“ in allen Raumrichtungen
durchrastern und den Intensitatswert registrieren. Auf diese Weise lésst sich
ein dreidimensionales Bild eines transparenten Objekts erstellen.

Die Eigenschaft des konfokalen effektiven Fokus als dreidimensionale,
rdumlich begrenzte Sonde kann man physikalisch auf anschauliche Weise
verstehen; das quantitative Versténdnis erfordert ein paar Grundlagen der
Beugungstheorie. Die von der punktformigen Lichtquelle ausgehende Wellen-
front wird vom Objektiv teilweise gesammelt und von diesem idealerweise in
ein Kugelwellenfrontsegment umgewandelt, das laut geometrischer Optik auf
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Lochblende

Objektiv
Lochblende
e

Abb. 9.1. Anordnung eines konfokalen Fluoreszenzrastermikroskops bestehend aus
Laser, Lochblenden, Farbteiler (DC) und Objektiv. Bei Multphotonenanregung
wird in der Regel die Lochblende vor dem Detektor entfernt

dem geometrischen Bildpunkt der Punktlichtquelle konvergieren wiirde. Auf-
grund der Beugung erhélt man aber eine dreidimensionale Intensitétsvertei-
lung mit dem geometrischen Fokus als Zentrum, die sich aus den Parametern
Wellenléinge und Apertur, d.h. Offnungswinkel der konvergierenden Wellen-
front berechnet. In guter Ndherung ergibt sich die fokale Intensitétsverteilung
aus

2

2 1 1
= Ch(u,v) = C"/ Jo(vp) exp(iiupz)pdp . (9.2)
0

I(u,v) = C"E(u, v)

Die Variablen v und v sind optische Koordinaten, die mit den Ortskoor-
dinaten, x,y, z iiber die Beziehung

u = 8mnzsin®(a/2)/\ bzw. v = 2mnrsin(a)/\

definiert sind. Jy ist die Bessel-Funktion nullter Ordnung. Ferner gilt r =
Va2 + y2. C ist eine Normierungskonstante, um die Funktion h(u,v) dimen-
sionslos und auf Eins zu normieren. Die Funktion lNz(u, v) ist proportional zur
elektrischen Feldstdrke im Fokus. Da wir hier von Beleuchtung gesprochen
haben, kénnen wir h(u,v) als Beleuchtungspunktabbildungsfunktion (engl.
illumination point-spread-function, I-PSF) des Objektivs bezeichnen und mit
einem Index hj(u,v) versehen. Die optischen Koordinaten u und v wer-
den héufig statt der realen Ortskoordinaten verwendet, weil sie die (offen-
sichtliche) Abhingigkeit der PSF von der Wellenléinge und der Apertur her-
ausnormieren und so eine universellere Beschreibung der PSF erlauben.

Die numerische Berechnung der Beleuchtungs-PSF ergibt eine zylinder-
symmetrische Intensitdtsverteilung um den geometrischen Fokus. Diese ist
in Abb. 9.2a fiir den Spezialfall der numerischen Apertur von 1,35 (Ol) und
A = 488 nm berechnet und in Ortskoordinaten dargestellt. Das Intensitéts-
maximum befindet sich im geometrischen Fokuspunkt und nimmt nach auflen
hin ab. In der Fokalebene (z,u = 0) ist die fokale Intensitéitsverteilung durch
h(0,v) gegeben (Abb.9.3a). Man erkennt ein Hauptmaximum und ein erstes
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Minimum, das sich in optischen Einheiten bei v = 1,227 befindet. Aus der
Definition von v ergibt sich unmittelbar (9.1): Mit anderen Worten, die Lage
des ersten Minimums der fokalen Intensitéitsverteilung ist ein Mafl fiir die
Auflésung in der Fokalebene. Das Hauptmaximum wird oft als Airy-Scheibe
bezeichnet und ist ein Maf} fir die Aufldsung eines konventionellen Licht-
mikroskops.

Interessant ist auch das Verhalten des Beugungshauptmaximums entlang
der optischen Achse (z). Es féllt auf, dass die fokale Intensitétsverteilung
axial ausgedehnt ist; bei einer numerischen Apertur von 1,35 (Olimmersion)
ist der Fokus ca. 3,5-mal lénger als breit. Es sei nur der Vollstédndigkeit hal-
ber erwiahnt, dass sich das erste Minimum entlang der optischen Achse bei
a < 50° bei u &~ +47 befindet, bei Aperturwinkeln o > 50° riicken die Mini-
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Abb. 9.3. (a) Axiale und (b) laterale Profile der in Abb. 9.2 gezeigten effektiven
Punktabbildungsfunktionen

ma merklich ndher an den geometrischen Fokuspunkt. Betrachtet man die
Definition von u, so stellt man fest, dass die axiale Ldnge des Hauptmaxi-
mums umgekehrt proportional zu sin?(a) ist. Die Ausdehnung des Maximums
in axialer Richtung nimmt mit fallender Apertur quadratisch zu.

In der Fluoreszenzmikroskopie hat die dreidimensionale fokale Intensitéts-
verteilung eine sehr anschauliche Bedeutung. Sie ist ein Maf} fiir die Wahr-
scheinlichkeit, mit der ein Anregungsphoton am Punkt (u,v) ankommt und
ein Fluoreszenzmolekiil anregt. Damit ist sie auch ein Maf fiir die rdum-
liche Verteilung der Wahrscheinlichkeit, mit der ein Fluoreszenzphoton von
einem Punkt (u,v) emittiert wird. Im konfokalen Mikroskop muss allerdings
das Fluoreszenzphoton in den Punktdetektor gelangen, um zum Bild beitra-
gen zu konnen. Dieser Prozess ist ebenfalls durch eine rdumliche Detektions-
Wahrscheinlichkeits-Verteilung bestimmt; es ist nédmlich wahrscheinlicher,
dass ein Fluoreszenzphoton in den Punktdetektor gelangt, wenn es in unmit-
telbarer Ndhe des geometrischen Fokuspunkts emittiert wird. Aufgrund der
Symmetrie der Anordnung ist die Detektions-Wahrscheinlichkeits-Verteilung
durch eine fast gleiche fokale Intensitétsverteilung, hget(eu, ev) gegeben, die
sich nur durch den Faktor € = Aexe/Ap; unterscheidet, welcher der etwas
lingeren Fluoreszenzwellenldnge Rechnung tragt. Typischerweise ist € ~ 0,95,
sodass man in erster Niaherung sogar ¢ = 1 setzen kann. Damit jetzt ein
Punkt im Fokalbereich zum Signal im Detektor beitrigt, miissen sowohl An-
regung bei (u,v), als Detektion von (u,v) erfolgen. Daraus ergibt sich, dass
die Abbildung eines konfokalen Mikroskops effektiv durch das Quadrat der
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Punktabbildungsfunktion gegeben ist
Reont (4, v) = hin(u, v)haet (u, v) = b (u,v) . (9.3)

Sie wird als konfokale Punktabbildungsfunktion (C-PSF) bezeichnet
(Abb.9.2b). Sie ist die effektive Punktabbildungsfunktion des konfokalen
Mikroskops.

Das Quadrieren hat zwei Konsequenzen. Zum einen ist die C-PSF schma-
ler; man bekommt eine um den Faktor 1,4 bessere Auflésung, wenn man
die Halbwertsbreite des Hauptmaximums als Maflstab nimmt. Zum zweiten
werden Koordinatenpunkte, die sich weit weg vom Fokus befinden, in ihrem
Beitrag unterdriickt. Deshalb wirkt der Fokus eines konfokalen Mikroskops
wie eine Sonde, welche die Fluoreszenzmolekiile, die sich im Innenbereich
des Fokus befinden, besser registriert als die auflen. Sie erfasst einen Inten-
sitdtswert, der proportional zur Zahl der in (u,v) vorhandenen Farbstoff-
molekiile ist und wichtet geméf dem Faktor heont(u,v).

Hier muss insbesondere die axiale Diskriminierung hervorgehoben wer-
den. Rastert man beispielsweise eine unendliche diinne Ebene in axialer Rich-
tung, so bleibt der in einem grofiflichigen Detektor gemessene Intensitéitswert
gleich, in einem konfokal arrangierten Punktdetektor misst man allerdings nur
dann ein merkliches Signal, wenn die Ebene das Hauptmaximum passiert.

Was geschieht eigentlich mit der Phase des anregenden Lichts? Im Gegen-
satz zur Reflektionsmikroskopie geht die Phase des anregenden Lichts bei
der Absorption im Farbstoffmolekiil verloren. Die Fluoreszenzmikroskopie ist
damit eine inkohédrente Form der Abbildung. Das bedeutet, dass sich das
Bild b(u,v) des fluoreszierenden Objekts aus der dreidimensionalen Faltung
der raumlichen Verteilung der Fluoreszenzmolekiile ¢(u, v) und der effektiven
PSF h(u,v) ergibt. Die PSF ist also eine ,,Apparatefunktion®, die im Fern-
feldmikroskop durch Beugung aber auch durch die optische Anordnung des
Mikroskops bestimmt ist.

Technisch wird die Faltung durch das dreidimensionale Rastern bewerk-
stelligt. Will man in die Tiefe einer Probe eindringen, so setzt das natiirlich
voraus, dass die Proben transparent sind. Fiir die meisten Zellen ist das der
Fall, sodass sich die konfokale Rastermikroskopie zum 3D-Mikroskopieverfah-
ren schlechthin entwickelt hat. Gem# dem Signalabtasttheorem (Nyquist-
Kriterium) wihlt man als Raster eine Punktmatrix, die ca. 2- bis 3-mal feiner
ist als die Auflésungsgrenze. Das bedeutet fiir hohe Aperturen (wie 1,2-1,4
C)limmersion) in lateraler Richtung etwa 0,2Ar ~ 50-100 nm und in axialer
Richtung ca. 80-200 nm.

Es gibt drei Moglichkeiten zu rastern. Im einfachsten Fall befindet sich
die Probe auf einem positionierbarem Verschiebetisch, der eine Feinpositio-
nierung in drei Dimensionen erlaubt. Eine schnellere und daher viel géngigere
Methode ist die Bewegung des Strahls iiber die Probe hinweg. Bei den meis-
ten kommerziell erhéltlichen konfokalen Rastermikroskopen wird der Strahl
in lateraler Richtung (x,y) gerastert, wiithrend die axiale Positionierung mit
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Hilfe eines Feintranslators wie z.B. einem Piezoelement durchgefithrt wird.
Eine dritte Moglichkeit ist das Rastern mittels einer rotierenden Lochscheibe.
Die Locher stellen die (konfokalen) Beleuchtungs- und Detetektionslochblen-
den dar; man hat dadurch meherere konfokale Mikroskope quasi parallel
geschaltet. Der Detektor ist in diesem Fall eine CCD-Kamera. Die Locher sind
so angeordnet, dass durch das schnelle Rotieren der Scheibe die Fokalebene
ein paar Mal die Sekunde iiberstrichen und das Objekt gem&fl dem Nyquist-
Kriterium erfasst wird. Als konfokale Rastermikroskope ist allen gemein, dass
sie das Objekt mit Hilfe eines effektiven Fokus rastern, der seine Eigenschaft
als Sonde einer quadratischen Abhingigkeit verdankt.

9.2.2 Das Multiphotonenfluoreszenzrastermikroskop

Seit Anfang der 90er Jahre gibt es eine weitere, elegante Methode, eine
quadratische effektive PSF und damit 3D-Mikroskopie zu realisieren, ndmlich
die Zweiphotonenanregung. Hier nutzt man die 1931 von Maria Goppert-
Mayer vorhergesagte und 1963 von Kaiser und Garrett verifizierte Tatsache,
dass man Atome oder Molekiile auch durch die simultane Absorption zweier
Photonen der halben Anregungsenergie, also doppelter Wellenléinge, in den
angeregten Zustand {iberfithren kann. Der Farbstoff Rhodamine 6G, den man
iiblicherweise im Einphotonenmodus bei einer Wellenléinge von 530 nm an-
regt, ldsst sich z.B. im Zweiphotonenmodus bei 1060 nm anregen. In Abb. 9.4
sind verschiedene Anregungsmodi schematisch dargestellt.

In der Zweiphotonenmikroskopie verwendet man wieder einen Laser und
rastert das Objekt mit dem fokussierten Strahl ab. Die fokale Beleuchtungsin-
tensitét ist wieder durch hy; beschrieben. Die Absorptionswahrscheinlichkeit

S, = _
i N ——— T,
. At
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Abb. 9.4. Energietermschema (Jablonski-Diagramm) eines organischen Farbstoffs.
So bezeichnet den elektronischen Grundzustand, S; den ersten angeregten Zustand.
Die Zusténde sind in Vibrationsniveaus aufgespaltet, von denen bei Raumtem-
peratur zumeist die untersten besetzt sind. Anregungen durch 1-, 2- und 3-
Photonenabsorptionsprozesse sind eingezeichnet. Dem Wechsel des elektronischen
Zustands folgt zundchst innerhalb einer Pikosekunde eine thermische Relaxation.
T1 bezeichnet den (metastabilen) Triplettzustand
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und damit die erzeugte Fluoreszenz hingt aber quadratisch von der Anre-
gungsintensitdt ab. Damit ergibt sich die effektive Punktabbildungsfunktion
eines Zweiphotonenmikroskops zu

U v
ha—phot = h2) (5, 5) . (9.4)
Die halbierten optischen Koordinaten sind auf die doppelte Anregungswellen-
lange zuriickzufithren. Fiir die quadratische Abhéingigkeit gibt es auch eine
anschauliche Erkldrung; da jetzt zwei Photonen gleichzeitig am selben Ort
(u,v) ankommen miissen und fiir jedes die Einzelwahrscheinlichkeit h;; gilt,
ist die Wahrscheinlichkeit dieses Ereignisses proportional zum Produkt Ay hiy.
Damit ist klar, dass man in der Zweiphotonenmikroskopie keinen Punktde-
tektor braucht, um 3D-Auflésung zu erzielen; das Quadrieren, der ,,konfokale
Effekt“, ist durch die Zweiphotonenabsorption an sich gegeben.

In der Praxis bedeutet das, dass man die Punktlochblende vor dem De-
tektor entfernen und alles von der Probe emittierte Licht sammeln kann. Im
Gegensatz zum konfokalen Mikroskop, wo auf die symmetrische Riickabbil-
dung des Fluoreszenzlichts auf den Punktdetektor geachtet werden muss, ist
dies beim Zweiphotonenmikroskop iiberfliissig. Das Objektiv fungiert nur als
Kondensor, sodass sich die Laserrastermikroskopie enorm vereinfacht.

Es gibt aber eine Reihe weiterer Vorteile, die noch stérker zu Buche
schlagen. Zum einen lassen sich aufgrund der doppelten Wellenldnge Farb-
stoffe anregen, die sonst nur im ultravioletten Bereich anzuregen sind. Die
Notwendigkeit, teure und spezielle UV-Optiken zu benutzen, fillt ebenfalls
weg. Da man im roten bis infraroten Bereich anregt (600-1100 nm) und das
Fluoreszenzlicht nur gesammelt wird, kann man UV-Mikroskopie mit konven-
tioneller Optik betreiben. Dazu kommt, dass géingige Objektive im infraroten
Wellenlédngenbereich relativ gut optimiert und transparent sind.

Ebenso wichtig ist, dass die Anregung nur im Bereich der Fokalebene
erfolgt, denn die quadratische Abhéngigkeit ldsst nur dort eine hohe Anre-
gungswahrscheinlichkeit zu. Die axiale Diskriminierung erfolgt aufgrund der
Beleuchtung und nicht aufgrund der Unterdriickung des Fluoreszenzlichts
durch eine Lochblende vor dem Detektor. Man kann also davon ausgehen,
dass der Farbstoff der Probe insgesamt weniger durch Anregungen belastet
wird, deren Fluoreszenz von der Lochblende ohnehin herausgefiltert werden
wiirde. Dadurch kann das Bleichen des Farbstoffs in dickeren Proben insge-
samt deutlich vermindert werden.

Ein weiterer Vorteil ist, dass man mit Hilfe der Zweiphotonenmikroskopie
tiefer in stark streuende Proben eindringen kann — z.B. in Nervengewebe
und Gehirndiinnschnitte. Doppelte Wellenlénge bedeutet auch deutlich re-
duzierte Streuung des anregenden Lichts in der Probe. Streuung an Objekten,
die deutlich kleiner sind als A, wird als Rayleigh-Streuung beschrieben und
nimmt proportional mit oc A™% zu. Sind die Objekte im Bereich A und etwas
kleiner, so spricht man in der Regel von Mie-Streuung, und die Wellenldngen-
abhiingigkeit ist etwas geringer (A~3). Auf jeden Fall kann man bei einer
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Verdoppelung der Wellenldnge mit einer Abnahme der Streuung um einen
Faktor 8-16 rechnen.

Um die Streuung des Fluoreszenzlichts, das aufgrund der kiirzeren Wellen-
lange deutlich mehr gestreut wird, braucht man sich nicht zu sorgen, weil das
Fluoreszenzlicht nicht in den Detektor abgebildet werden muss. Es geniigt
blofles Detektieren, da aufgrund der nichtlinearen Anregung die 3D-Lokalisa-
tion bereits durch die Anregung erfolgt. Mehrfachstreuungen im Objekt ma-
chen wenig aus, solange das Fluoreszenzlicht den Weg in den offen stehenden
Detektor findet. Ein iiberzeugender Vorteil der Zweiphotonenmikroskopie fiir
die biologisch medizinische Forschung liegt also in der hohen Eindringtiefe in
stark streuendes Gewebe.

9.2.3 Anregung durch Ein- und Multiphotonenabsorption

Die Frage, die sich jetzt stellt, ist die nach der Gesamtwahrscheinlichkeit des
Zweiphotonenabsorptionsprozesses, insbesondere im Vergleich zur Einphoto-
nenabsorption. Abbildung 9.4 zeigt das Energiediagramm eines organischen
Molekiils (Jablonski-Diagramm), ndmlich den Grundzustand (Sp) und den er-
sten elektronischen angeregten Zustand (S1). Diese Zusténde sind wiederum
in verschiedene Schwingungsunterniveaus aufgefichert. Bei Raumtemperatur
sind die hoheren Schwingungszustinde kaum besetzt, sodass man sich den
Anregungsprozess vereinfacht so vorstellen kann: Die Anregung erfolgt aus
dem Grundzustand — durch die Absorption eines Photons, oder durch die
simultane Absorption zweier oder dreier Photonen der halben oder gedrittel-
ten Energie. Bei den letzteren soll es sich um einen nichtresonanten Ubergang
handeln, d.h. die Multiphotonenabsorption soll nicht iiber einen energetisch
metastabilen Zwischenzustand des Molekiils erfolgen sondern tatséichlich di-
rekt in den angeregten Zustand. Eingezeichnet ist auch der relativ langlebige
Triplettzustand, zu dem der Ubergang aufgrund der Auswahlregeln verboten
ist.

Es ist interessant festzuhalten, dass das Spektrum der Fluoreszenz von
der Art der Anregung unabhéngig ist. Dies ldsst sich folgendermafien ver-
stehen. Gem#f dem Franck-Condon Prinzip erfolgt die Anregung vom Sy
nach S7 in einen hoheren Schwingungszustand des Sp, bei dem sich die
schweren Atomkerne gegeniiber ihrer rdumlichen Anordnung im Grundzu-
stand kaum umorientieren brauchen. Bei Raumtemperatur zerfillt das an-
geregte Molekiil aus diesem energetisch etwas hoheren Schwingungszustand
in den niedrigsten Schwingungszustand des S7, und zwar innerhalb einer
Pikosekunde. Die Energie wird in Wéarme umgewandelt. Von dort zerfillt
das Molekiil innerhalb einer Lebensdauer von 7 =~ 0, 5-5ns in einen hoheren
Schwingungszustand des Sy — idealerweise unter Aussendung eines Fluo-
reszenzphotons. Die Zerfallsrate von S ergibt sich aus dem Kehrwert der
Lebensdauer: 1/7 a2 2-20 x 10%s~!. Der hohere Schwingungszustand des Sy
zerféllt wiederum thermisch in einen seiner untersten Schwingungszustinde
innerhalb einer Pikosekunde. Die Zerfallsprozesse sind unabhingig davon, ob
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die Anregung in den S mittels Ein-, Zwei- oder Dreiphotonenabsorption stat-
tfand. Es sei aber kurz bemerkt, dass man in einem Ensemble von angeregten
Fluoreszenzmolekiilen sehr wohl die Art der Anregung feststellen kann, und
zwar anhand der Polarisation des Fluoreszenzlichts. Die Riickkehr in den
Grundzustand kann auch unter Abgabe von Wérme erfolgen, sodass nur ein
Bruchteil n der angeregten Molekiile ein Fluoreszenzphoton aussendet. Die
Zahl 0 < n < 1 wird als Quantenausbeute bezeichnet, die bei sehr guten
Farbstoffen bei n =~ 0,8-0,9 liegt, meistens jedoch zwischen bei 0,1-0,3.

Die Rate mit der ein Molekiil im Grundzustand in einem Einphotonen-
prozess ein Photon absorbiert, ist gegeben durch

0'1]
m} 3
wobei o1 den Wirkungsquerschnitt der Einphotonenabsorption bezeichnet, T
die Intensitdt und /w die Energie des Photons. Der géngige Farbstoff Rho-
damine B besitzt ein Absorptionsmaximum bei 500 nm, sodass hw ~ 4 x
10719 Ws gilt. Bei dieser Wellenléinge hat Rhodamin B einen Wirkungsquer-
schnitt o7 = 1,3 x 10716 cm?. Er liisst sich aus dem linearen Absorptionkoef-
fizienten des Molekiils experimentell bestimmen (Lambert-Beer-Gesetz). Der
rdumliche Verlauf der Intensitét I = hins (u, v) berechnet sich direkt aus (9.2),
wobei die Konstante die entsprechenden Absolutwerte und Einheiten besitzen
muss. Die Absorptionsrate ist damit k1 = k1 (u,v).

Das genaue Verhalten des Farbstoffs unter Lichteinstrahlung bestimmt
man mit Hilfe von linearen Differentialgleichungen, die das Zwischenspiel von
Absorption, thermischer Relaxation und Fluoreszenzemission wiedergeben.
Wir wollen hier der Kiirze halber darauf verzichten, aber auf eines seiner
wichtigsten Vorhersagen — auf die Séttigung — kurz eingehen. Gleichung (9.5)
gilt ndmlich nur solange sich das Molekiil mit hoher Wahrscheinlichkeit im
Grundzustand Sy befindet und absorptionsfihig bleibt. Unmittelbar nach
der Absorption ist es fiir die Dauer 7 der Anregung entzogen. Dies setzt der
Anregbarkeit und daher der Zahl der Fluoreszenzemissionen pro Sekunde und
Molekiil eine obere Grenze. Die maximale, mittlere Emissionsrate, mit der ein
Molekiil emittiert, ist zwangsweise 1/7. Sie wird erreicht, wenn die Intensitét
so stark ist, dass das Molekiil sofort nach der Riickkehr nach Sy wieder in
den S7 gepumpt wird. Das Molekiil ist damit geséttigt.

Das Erreichen der Sittigung hiangt vom Wirkungsquerschnitt und der
Lebensdauer des Farbstoffs ab. Um ein praktisches Maf§ zu haben, definiert
man einen Schwellenwert, den man als Séttigungsintensitit I°** bezeichnet.
Bei der Intensitét 1% halten sich definitionsgeméfi Absorptions- und spon-
tane Zerfallsrate die Waage. Aus (9.5) folgt dann fiir die Sdttigungsinten-
sitéit I** = hw/(o7). Das Molekiil befindet sich mit gleicher Wahrschein-
lichkeit im Grund- und im angeregten Zustand, und die Emissionsrate des
Molekiils betriigt dort 1/(27). Fiir Rhodamin B gilt 7 = 3 x 107%s und
damit k§** = 1,6 x 10%s~!. Fiir die Sittigungsintensitit gilt 106 Wem™2.
In der Mikroskopie muss Séttigung vermieden werden, weil die Fluoreszenz-

ky = (9.5)
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emission sonst nicht mehr proportional zur Beleuchtungs-PSF hy(u, v) ist.
Weil hip (u, v) bei (0,0) ein Maximum besitzt, wird Séttigung zuerst im geo-
metrischen Fokuspunkt einsetzen und bei gesteigerter Intensitét zu einer dis-
proportionalen raumlichen Ausweitung der Anregung fithren. Dies ist gleich-
bedeutend mit einer Verschlechterung der Auflosung und der axialen kon-
fokalen Diskriminierung.

Die fokale Intensitét ist zwar die entscheidende Grofe, aber fiir den Prak-

tiker ist die durch das Objektiv passierende Durchschnittleistung P von
groBerer Bedeutung, weil sie direkt messbar ist. Mit Hilfe von (9.1) ldsst sich

die Fliache des fokalen Hauptmaximums als m (%)2 abschétzen, was in etwa

der Fliache innerhalb der Halbwertsbreite des Hauptmaximums entspricht.
4P — LoanN2
I~ — 5 ~34P (n sin X) . (9.6)
Aufgelost nach der Durchschnittsleistung P erhilt man unter der Annahme,
dass die halbe Sattigungsintensitit eine Obergrenze darstellt,

0,15hwA2

orn? sin’ o

P< (9.7)

Verwendet man ein hochauflésendes Olimmersionsobjektiv der Apertur
(nsina) = 1,35, so berechnet man fiir Rhodamin B eine zuldssige Durch-
schnittsleistung von P < 0,25mW. Bei hoheren Durchschnittsleistungen
lassen sich keine brauchbaren Signalsteigerungen mehr erzielen. Desweiteren
muss man bedenken, dass ein Molekiil im Durchschnitt nur etwa 5000- bis
10 000-mal fluoreszieren kann, bevor es einen irreversiblen Zerstorungsprozess
erleidet. Die bisher angestellten Betrachtungen gelten alle fiir ein Molekiil;
natiirlich héngt das Signal auch von der Konzentration der Molekiile im
Objekt ab. Als Richtwert kann man angeben, dass sich im (abgeschétzten)
Fokalvolumen eines hochaperturigen Objektivs (m x 2002 x 600 um?) bis zu
1000 Fluoreszenzmolekiile befinden kénnen; oft aber um 1-2 Groflienordnun-
gen weniger.

Regt man das Molekiil im Zweiphotonenmodus an, so gilt fiir die Absorp-
tionsrate

0'212
(hw)?’

ko = (9.8)
wobei oy den Zweiphotonenwirkungsquerschnitt bezeichnet und in cm?*s ge-
messen wird. Aufgrund der quadratischen Abhingigkeit des Anregungspro-
zesses von der Intensitdt und der ungewdhnlichen Einheit verliert der Wir-
kungsquerschnitt die anschauliche Bedeutung, die er in der Einphotonen-
absorption hat. Dennoch ldsst er sich mit Hilfe einer — quantenmechanisch
nicht ganz korrekten — Uberlegung veranschaulichen. Um gleichzeitig am
Ort des Molekiils zu sein, diirfen die absorbierten Photonen nicht mehr
als A/4 voneinander entfernt sein. Licht legt diese Strecke in der Zeit § =
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A (4c) = 7/(2w) =~ 0.8fs zuriick. Innerhalb dieser Zeit kann das Molekiil
quasi nicht zwischen einem und zwei Photonen unterscheiden. Man kann
sich den Zweiphotonenprozess als Abfolge zweier Einzelphotonenabsorptio-
nen vorstellen, wobei das erste Photon das Molekiil in einen ,virtuellen®
Zwischenzustand der Lebensdauer 6 anhebt. Die Komplettierung der Ab-
sorption erfolgt dann durch das zweite Photon. Aus dieser Uberlegung kann
man ein Gefiihl fiir die Rate der Zweiphotonenabsorption ky bekommen, die
sich demnach aus dem Produkt von Einphotonenraten und der Lebensdauer
des virtuellen Zustands abschitzen ldsst: (o11/(hw))?0 = I? (01 /hw?/?)?1/2.
Vergleicht man mit (9.8), so findet man die quadratische Abhéngigkeit von
der Intensitit wieder, wie auch eine Abschiitzung fiir o9 ~ (01)?7/(2w) =
(1)?\/(4c). Setzt man beispielsweise die Werte fiir Rhodamin B ein, so
erhilt man mit A ~ 900nm, o; ~ 107'%cm? einen Zweiphotonenwirkungs-
querschnitt von oo &~ 7,5 x 107*® cm?s. Dies ist in der Tat ein verniinftiger
Richtwert. Spektroskopische Messungen von Rhodamine B gelést in Methanol
ergeben in diesem Wellenlingenbereich oy ~ 7-20 x 107%° cm?s. Tabelle 9.1
fasst ein paar Wirkungsquerschnitte géngiger Farbstoffe zusammen.

Die Notwendigkeit, zwei Photonen gleichzeitig zu absorbieren, weist da-
rauf hin, dass fiir die Zweiphotonenabsorption hohe Intensititen vorteilhaft
oder erforderlich sind. Mit Hilfe von (9.8) ldsst es sich leicht verifizieren,
dass bei den in der Einzelphotonenmikroskopie iiblichen Intensitdten von
unter 10 Wem =2 und den dazugehorigen Leistungen von unter 1 mW kaum
nennenswerte Zweiphotonenabsorptionen erfolgen; aus (9.8) errechnet sich
ko ~ 12,557 fiir oo = 20 x 10~% cm?s, also gerade mal ein paar pro Sekunde.
Um lebende fluoreszenzmarkierte Zellen schnell genug aufnehmen zu kénnen,
hat man in der Laserrastermikroskopie typische Ortsverweildauern (engl.
pixel dwell time) von 1-10 us. Selbst bei einer Konzentration von ca. 100 Fluo-
reszenzmolekiilen pro Ortspunkt wire das Signal nicht ausreichend. Damit ist
klar, dass Zweiphotonenmikroskopie von vornherein hohere Beleuchtungsin-
tensitédten erfordert.

Tabelle 9.1. 7 ist die Quantenausbeute. Zu o2: relativer Fehler von 30%, alle
Messungen bei der Wellenldnge von 700 nm; zu o3: relativer Fehler von Faktor 3,
alle Messungen bei 1000 nm. (Daten nach [5])

o1 x 10716 Nxo2x107°0 g x o3 x 1078
[cm?] [cm?s] [cm®s?]

345nm 0,16 (700 nm) 0,25 (1000 nm)

DAPI (ungebunden)

1,3 ( )

Indo-1 (mit Ca®T) 1,3 (340 nm) 1,5 6

Indo-1 (frei) 1,3 (345 nm) 3,5 2

Fura-2 (mit Ca®") 1,2 (335nm) 12 30

Fura-2 (frei) 1,0 (362 nm) 11 20

Di-1 4,9 (500 nm) 200 -
1,3 ( )

Rhodamine B 500 nm 200 -
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Analog zur Einphotonenanregung léasst sich auch hier die Sattigungsin-
tensitit berechnen, indem man ks = 1/7 setzt. Durch Umformen findet man
I5** = hw(oym)~ /2. Nach Einsetzen der Zahlenwerte fiir Rhodamin B erhélt
man als Séttigungsintensitit 152" ~ 5200 MW /cm?. Das liegt vier Gréenord-
nungen iiber dem fiir Einphotonenmikroskopie. Rechnet man diesen Wert mit
Hilfe der Apertur in die mittlere Lichtleistung um, so erhilt man P < 5W.

Diese Lichtleistung ist so hoch, dass man in einer biologischen Probe
mit unerwiinschten Nebeneffekten rechnen miisste. Dazu gehéren Erwiarmung
durch Einzelphotonenabsorption der Zellsubstanzen, wie z.B. des Wassers in
der Zelle, welches im Infrarotlicht ab 680 nm mit zunehmender Wellenlidnge
stiarker absorbiert. Bei einer Leistung von P = 5 W, der Wellenldnge \ =
850 nm, einer Ortsverweildauer von 1ms kann man davon ausgehen, dass
sich das Wasser im Fokus um ca. 3-6 K erhoht. Dariiber hinaus gibt es
den Effekt der optischen Pinzette: strahlt man Licht in ein Medium, in
dem sich Mikropartikel befinden, deren Brechungsindex etwas grofler ist als
der des Mediums, so werden diese aufgrund von auftretenden dielektrischen
Lichtkréaften in den Lichtstrahl hineingezogen und vom Strahl wie von einer
Pinzette mitgefiihrt. Sicherlich hingt das Mitfiihren von der Viskositdt des
Mediums, von der Geschwindigkeit, mit welcher der Strahl durch die Probe
bewegt wird, von der Grofle der Partikel und dem Brechungsindexunterschied
ab. Man kann aber festhalten, dass ab einer Durchschnittsleistung von etwa
30-50mW der Effekt der optischen Pinzette im Auge zu behalten ist.

Es ist daher naheliegend, Zweiphotonenanregung mit einem gepulsten
Laser zu betreiben. In der Tat ist die zur Zeit am h&ufigsten verwendete
Lichtquelle der modengekoppelte Titan-Saphir-Laser, der typischerweise Pulse
der Dauer von At =100-200 fs in dichter zeitlicher Abfolge (von 12,5 ns) emit-
tiert. Die Pulswiederholrate f betrdgt somit 80 MHz. Die hohe zeitliche und
rdumliche Konzentration von Photonen die durch die Fokussierung und das
Pulsen zustande kommt, begiinstigt die Zweiphotonenabsorption bei einer
gegebenen quasikontinuierlichen Leistung. Letztere gibt die Leistung an, die
man durch zeitliche Mittelung iiber viele Pulse erhélt und ist proportional
zum Gesamtfluss der Photonen. Diese Grofe ist fiir den Praktiker von Bedeu-
tung, da sie letztendlich auch die Grofe ist, die direkt von einem gewohnlichen
Leistungsmessgerit angezeigt wird.

Nimmt man der Einfachheit halber an, dass es sich bei den emittierten
Pulsen um Rechteckpulse mit der Intensitét I,eax handelt, so ergibt sich die
durchschnittliche Absorptionsrate pro Sekunde und Molekiil jetzt zu

k‘g — fAtUQIIQ’eak — O-QIzzve §U2Ia2we
(hw)? fAt(hw)? — (hw)?
wobei wir beriicksichtigt haben, dass sich die zeitlich gemittelte Durchschnitts-
intensitéit aus Lue = IpeakfAt = Ipeak/E berechnet. Vergleicht man (9.9)
mit (9.8), so erkennt man, dass sich bei einer festgelegten quasikontinuier-
lichen Intensitéit die Fluoreszenzrate um den Faktor & erhoht. Mit den Leis-
tungsdaten des Titan-Saphir-Laser erhélt man einen beachtlichen Faktor von

(9.9)
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¢ = 6,25 x 10, sodass man bereits mit geringeren quasikontinuierlichen Leis-
tungen brauchbare Signale erzielen kann.

Es lohnt sich, die Intensitét wieder auf die rdumlich gemittelte fokussierte
Leistung umzurechnen:

2
é.UQZDave o PaveppeakJQ

%2 = (o dr)22 ~ (ho(m A2

(9.10)

Die Formulierung auf der rechten Seite von (9.10) hat den Vorteil, dass sie
leicht zu merken ist; die Fluoreszenzausbeute in der Zweiphotonenmikroskopie
ist proportional zum Produkt aus Puls- und quasikontinuierlicher Leistung.
Der Vorteil des gepulsten Lichts in Bezug auf die Ausbeute ldsst sich an-
hand eines trivialen Beispiels festmachen: 5 mW des Titan-Saphir-Strahls ist
genauso effizient wie 250 x 5mW= 1, 25W an kontinuierlichen Licht.

Es lohnt sich jetzt, eine quasikontinuierliche Leistung abzuschétzen, bei
der Séttigung eintreten muss. Der direkte Vergleich von (9.8) und (9.9) zeigt,
dass die mittlere Sittigungsintensitit im gepulsten Fall um den Faktor /€
geringer ist als bei kontinuierlicher Einstrahlung. Fiir die Leistungsdaten des
Titan-Saphir-Lasers erhiilt man /€ = 250. Vorsicht ist allerdings angebracht,
wenn man mit Lichtleistungen in der Néhe der Sdttigung arbeitet. Fiir das
Beispiel von Rhodamin B wiirde man danach mit Hilfe eines Titan-Saphir-
Lasers bei einer quasikontinuierlichen Leistung von Puye < 5W/250 = 20 mW
die Sattigung erreichen. In Wirklichkeit fithren gepulste Laser schon frither zu
Sattigungseffekten, weil der Farbstoff innerhalb der kurzen Pulsdauer nicht in
den Grundzustand zuriickkehren kann. Die genaue Beschreibung des Verhal-
tens des Farbstoffmolekiils bedarf der Beschreibung durch das Differential-
gleichungssystem; trotzdem lassen sich (9.9) und (9.10) gut fiir die Effizienz
der Zweiphotonenanregung bei einer bestimmten Apertur und Lichtleistung
verwenden.

Die quantenmechanischen Auswahlregeln fiir Ein- und Zweiphotonenab-
sorption sind verschieden. Fiir isolierte Atome gilt sogar, dass sich Ein- und
Zweiphotoneniiberginge zwischen denselben Zustédnden einander ausschlies-
sen. Fiir die ziemlich komplexen Farbstoffmolekiile ist dies nicht pauschal
iibertragbar, vermutlich weil die komplizierten Schwingungszustinde des Sy
und insbesondere des S; und die damit verbundene Aufthebung von Molekiil-
symmetrien Anregungswege offen lassen. Quantenmechanische Berechnun-
gen des Wirkungsquerschnitts der Zweiphotonenanregung (Storungstheorie
2. Ordnung) sind aufgrund der Komplexitit nicht immer gangbar oder brauch-
bar, sodass die zuverléssigsten Daten aus Messungen stammen. Wahrend man
o1 sehr gut aus Absorptionsmessungen des eingestrahlten Lichts (Lambert-
Beer-Gesetz) bestimmen kann, stellt die direkte Messung von o aufgrund der
geringen direkten Absorption eine Herausforderung dar. Brauchbare Ergeb-
nisse erzielt man, wenn man oo aus Zweiphotonenfluoreszenzanregungen be-
stimmen kann, was allerdings die Kenntnis der Quantenausbeute 7 voraus-
setzt.
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Mittlerweile findet man in der Literatur fiir den Anwender brauchbare
Messungen von Zweiphotonenwirkungsquerschnitten. Fiir ihn stellt sich auch
die Frage, ob man aus den Einphotonenabsorptionsspektren auf die Zweipho-
tonenabsorption schliefen kann. Die bisherige Erfahrung ist, dass die meisten
giangigen Farbstoffe, die bei A einen Einphotoneniibergang haben, in der Regel
auch bei 2\ im Zweiphotonenmodus angeregt werden kénnen. Damit wird die
Zweiphotonenmikroskopie fiir die Fluoreszenzmikroskopie sehr attraktiv. Oft
ist das Zweiphotonenanregungsspektrum leicht blauverschoben, d.h. die op-
timale Anregung erfolgt bei Wellenléngen, die etwas (ca. 20-80nm) kiirzer
sind als 2.

In den letzten zwei Jahren hat sich herausgestellt, dass neben der Zweipho-
tonenmikroskopie auch Dreiphotonenmikroskopie moéglich ist. Hier erfolgt die
Anregung durch die simultane Absorption von drei Photonen der Wellenlénge
von 3\. Der Farbstoff DAPI, der iiblicherweise zur Farbung des Zellkerns ver-
wendet wird, besitzt bei ca. 360 nm ein Einphotonenabsorptionsmaximum.
Er ldasst sich im Bereich 640-830 nm im Zweiphotonenmodus anregen und
von 900-1060nm im Dreiphotonenmodus. Zwischen 830-900nm liegt ein
Ubergangsbereich, bei dem in der Regel eine gemischte Anregung vorliegt; ist
die Intensitdt hoch, so iiberwiegt der Dreiphotoneneffekt, ansonsten erfolgt
die Anregung durch zwei Photonen. Der Grund ist, dass die Dreiphotonen-
anregung — wie nach dem Vorhergehenden zu erwarten — von der dritten
Potenz der Intensitdt abhiangt. Hohe Intensitdten begiinstigen den Dreipho-
tonenprozess. In Analogie zu (9.9) und (9.10) gilt fiir die Zahl der Fluores-
zenzphotonen pro Molekiil und Sekunde

o fAtosIS o 20313, PavePZ,03
ST (w)d T (w) (hw(mAr)2)R

(9.11)

Der Dreiphotonenwirkungsquerschnitt hat die Einheit cm®s2. Fiir nicht an
DNA gebundenes DAPI wurde bei A = 1000 nm ein Dreiphotonenwirkungs-
querschnitt von o3 = 0,25 x 10783 cm%s? bestimmt.

Die Proportionalitit zu £2 bedeutet, dass die Fluoreszenz bei fester quasi-
kontinuierlicher Leistung umgekehrt quadratisch mit der Pulsbreite zunimmt;
bei der Zweiphotonenanregung war das nur linear. Halt man die quasikon-
tinuierliche Leistung konstant und verkiirzt dabei die Pulsbreite um die H&lf-
te, so verdoppelt sich das Zweiphotonensignal nur, wiahrend sich das Dreipho-
tonensignal vervierfacht. Im Prinzip suggerieren diese Formeln, dass man
Multiphotonenmikroskopie am besten mit moglichst kurzen Pulsen durch-
fithrt. Als einzige Limitation verbliebe die mit immer kiirzeren Pulsen ver-
bundene immer grofiere spektrale Bandbreite des Lichts (bei 800 nm und
120 fs Pulsen misst man bereits eine spektrale Bandbreite von ca. 10-12 nm)
und die vorhin diskutierte Sattigung des Molekiils durch einen einzelnen Puls.
In der Tat wird deshalb Zweiphotonenmikroskopie zur Zeit fast ausschliellich
mit gepulsten Titan-Saphir-Lasern betrieben, die Pulse der Groflenordnung
von 100-300 fs liefern.



196 S.W. Hell

9.2.4 Limitierende Effekte in der Multiphotonenmikroskopie

In Wirklichkeit ist die Situation komplexer, denn aufler Erwédrmen durch
Einphotonenabsorption und dem Effekt der optischen Pinzette, die ja line-
ar von der quasikontinuierlichen Leistung abhéngig sind, gibt es auch limi-
tierende Effekte hoherer Ordnung. Diese werden durch das Verkiirzen der
Pulse genauso begiinstigt wie die Multiphotonenanregung und setzen der er-
reichbaren Fluoreszenzausbeute obere Grenzen. Dieses Gebiet ist noch Gegen-
stand der Forschung, sodass man zur Zeit wenig Quantitatives dariiber aus-
sagen kann. Auf jeden Fall gehoren dazu die Photozerstérung des Farbstoffs
durch (kaskadierte) Anregung in ein hoheres elektronisches Niveau, S, 2, aus
dem heraus das Molekiil unwiederbringlich chemisch veréindert wird. Weit-
ere Kandidaten sind Streuprozesse héherer Ordnung bis hin zum dielekt-
rischen Durchbruch des Probenmaterials. Letzteres bedeutet, dass die im
Fokus vorhandene Feldstéirke deutlich grofler wird als die typischen Feld-
stirken (10° V/m), mit denen die Elektronen an den Atomrumpf gebunden
sind. Werden einzelne Elektronen aus dem Atomverband herausgeschlagen,
so konnen sie aufgrund der weiteren Beschleunigung durch die Lichtpulse zu
einer Stoflawine und zur Bildung eines lokalen Plasmas fiihren, das sich als
heller Blitz bemerkbar macht. Fokussiert man Titan-Saphir-Laserlicht (200 fs
Pulse) der Wellenlédnge von 700-800 nm und der quasikontinuierlichen Leis-
tung von ca. 30-40 mW mit hoher Apertur in Immersionsél, so kann man
diesen Effekt gut beobachten; bei Glyzerin und Wasser liegt die Schwelle
hoher. In der Regel ist dieser Effekt nur die oberste Grenze, weil i. Allg. schon
bei geringeren Leistungen andere Mechanismen auftreten. Die Zahlen fiir die
quasikontinuierliche Leistung sind aber nur als Richtwerte zu verstehen, die
dem Praktiker eine Orientierung verleihen. Ungewissheiten ergeben sich auch
aus spezifischen Gegebenheiten der Probe. Fokussiert man beispielsweise sehr
tief in die Probe, sodass aufgrund objektinduzierter Aberrationen oder von
starken Streuungen die Spitzenintensitdt abnimmt, so sind natiirlich hohere
Durchschnittsleistungen erforderlich und tolerierbar; letzteres deshalb, weil
die Spitzenintensitit durch die Probe selbst reduziert wird.

Durchlduft ein nahezu Fourier-limitierter 120 fs Puls der Zentralwellen-
linge von 800nm (spektrale Bandbreite von ca. 12nm) die zahlreichen opti-
schen Komponenten des Mikroskops, so werden seine spektralen Komponen-
ten dispergieren. Im Allgemeinen hinkt der blaue Spektralanteil dem roten
hinterher, und am Objekt liegt eine Pulsdauer von ca. 250 fs vor. Méchte man
bei der gleichen Durchschnittsleistung die beste Ausbeute erzielen, so kann
man den Strahl vor Eintreten in das Mikroskop durch ein Prismenpaar fithren,
das eine Dispersion umgekehrten Vorzeichens einfiihrt und die der Kompo-
nenten aufhebt. Hier stellt sich die Frage, inwieweit dies erforderlich ist. Die
Antwort darauf lautet: Wird die Fluoreszenzausbeute durch lineare Effekte
begrenzt, wie z.B. Erwéarmung der Probe durch lineare Absorption oder durch
den Effekt der optischen Pinzette, so ist eine Kiirzung der Pulsdauer vorteil-
haft oder sogar erforderlich. Sind die begrenzenden Prozesse quadratisch von
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der eingestrahlten Intensitit abhéngig, so ist die Pulsbreite fiir die Zweipho-
tonenmikroskopie kaum relevant, denn eine Verkiirzung der Pulsbreite wiirde
auch zu einer Erhohung der Zerstorwahrscheinlichkeit fithren. Fiir die Drei-
photonenmikroskopie wiirde eine Verkiirzung allerdings noch vorteilhaft sein.
Sind die limitierenden Prozesse der Ordnung drei oder hoher, so ist kein
Vorteil durch die Verkiirzung der Pulsdauer gegeben. Zur Zeit kénnen noch
keine allgemeingiiltigen Aussagen iiber alle limitierenden Prozesse gemacht
werden — und wahrscheinlich wird sich dies aufgrund der molekularen Kom-
plexitat biologischer Proben nicht so schnell ergeben.

Dennoch lassen sich einige Effekte bis zu einem gewissen Grad eingren-
zen. Man weifl aus Rechnungen und Experimenten, dass das Aufheizen von
Wasser in der Multiphotonenmikroskopie im {iblichen Wellenldngenbereich
von 600-1070 nm eine vernachléssigbare Rolle spielen wird. Wenn die Proben
nicht Molekiile enthalten, die im nahen Infrarot linear absorbieren, wie dies
bei bestimmten Pflanzen- oder Blutzellen der Fall ist, so kann man davon aus-
gehen, dass man ungepulst mit kontinuierlichen Leistungen von 100-300 mW
arbeiten kann. Der limitierende Effekt wire dann durch den Effekt der op-
tischen Pinzette gegeben. Fine Reihe von Experimenten weist darauf hin,
dass die meisten Photobleichmechanismen quadratisch oder hoéherer Ord-
nung sind. Beispielsweise wird die hochauflésende Abbildung (NA = 1,35)
von DAPI-gefirbten Zellkernen in der Regel mit P, = 3mW, 7 = 150fs
und f = 80 MHz betrieben. Steigert man P,y iiber 5mW hinaus, so zeigen
sich limitierende Effekte in Form von Bleichen. Man kann aber durchaus
ungepulstes Licht der Durchschnittsleistung von 100-150 mW einstrahlen,
ohne die Probe zu bleichen. In Kombination mit dem Wissen {iber die Ver-
nachléssigbarkeit des Heizens bedeutet das, dass man in vielen Féllen mit
Pulsbreiten im Pikosekundenbereich und sogar mit kontinuierlichem Licht
gute Zweiphotonenbilder erzielen kann.

Aus (9.9) folgt, dass man mit 10-mal lingeren Pulsen (1,5ps) und glei-
cher Pulswiederholrate genauso effizient wie mit 150-fs-Pulsen Zweiphotonen-
mikroskopie betreiben kann, wenn man die quasikontinuierliche Leistung auf
Pover/Eis/Eps = PrveV10 &~ 3,2Pse ~ 9,6 mW erhoht. Dies ist immer noch
ein verhaltnisméfig geringer Wert. Um die gleiche Effizienz mit kontinuier-
lichem Licht zu erreichen, miisste man die Leistung auf /& = Payev/83333 &
289 P,ye erhohen; das entspricht einer Leistung von 800 mW. Bedenkt man,
dass der Strahl eines Laserrastermikroskops sehr schnell iiber die Proben-
punkte hinwegbewegt wird und das géngigste Einbettmedium von fixierten
Zellen, Glyzerin, sehr viskos ist, so kann man davon ausgehen, dass der Effekt
der optischen Pinzette nur einen verminderten Einfluss hat. In der Tat kann
man mit kontinuierlichem Licht der Leistung von ca. 100 mW respektable
Zweiphotonenbilder von DAPI-Zellkernen aus Zellkulturen erzielen.

Gleichung (9.11) deutet an, dass fiir eine effiziente Dreiphotonenmikro-
skopie kurze Pulsdauern notwendig sind. Dreiphotonenmikroskopie birgt da-
her, mehr noch als die Zweiphotonenmikroskopie, das Risiko der Fluorophor-
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oder Probenzerstéorung durch nichtlineare begrenzende Effekte. Sollten zu-
kiinftige Forschungen ergeben, dass die nichtlinearen limitierenden Mecha-
nismen kubischer oder héherer Ordnung sind, so wire die Verwendung von
Pikosekundenpulsen gegeniiber den jetzt standardmiflig verwendeten Fem-
tosekundenpulsen generell vorzuziehen. Pulse im 2-10 ps Bereich haben auch
den Vorteil, dass sie in der Regel Laser-technisch leichter herzustellen sind
und aufgrund ihrer engen spektralen Bandbreite (< 0,1 nm) miihelos iiber
Glasfasern vom Laser zum Mikroskop transportiert werden koénnen, weil die
Dispersion vernachléssigbar ist.

Zusammenfassend kann man festhalten, dass man durch Femtosekunden-
pulse im Prinzip das Signal der Zweiphotonenmikroskopie erhéht, dass es
aber eine Vielzahl von Experimenten gibt, die zeigen, dass man effiziente
Zweiphotonenmikroskopie auch mit Pikosekundenpulsen und in Einzelfllen
sogar mit kontinuierlich eingestrahltem Licht durchfithren kann. Wird das
Laserlicht sehr stark gestreut, so sind wiederum kurze Pulse im Vorteil, weil
man mit weniger Lichtleistung auskommt. Die Durchfiithrbarkeit hiangt also
in hohem Maf} vom Farbstoff und den optischen Eigenschaften der Probe ab.

9.2.5 Die Detektionseffizienz eines Rastermikroskops

Ein wichtiger Aspekt bei der Bestimmung der detektierten Fluoreszenzrate ist
die Detektionseflizienz des Mikroskopaufbaus selbst. Leider wird der grofite
Teil der emittierten Photonen erst gar nicht gemessen. Dabei spielt die Sen-
sitivitdt des Detektors eine entscheidende Rolle. Die typische Quateneffizienz
von Photomultipliern liegt bei 15-20% (bei A = 450 nm) bis herunter zu 2—-
4% (bei A = 700 nm). Aufgrund des begrenzten Aperturwinkels werden selbst
bei hohen Aperturen (1,2-1,4 Ol) lediglich 20-30% der emittierten Photonen
aufgesammelt. Bedenkt man, dass die Mikroskope einschliellich der Filter nur
eine Transmission von 50-70% haben, so erhilt man als Richtwert fiir die De-
tektionseffizienz 6 = 0,10 x 0,20 x 0,6 ~ 0,01. D.h., nur 1% der emittierten
Photonen werden tatséchlich als Signal registriert. Siliziumdetektoren haben
Quantenausbeuten von 50-70% im griin-gelb-roten Spektralbereich, aber sie
sind rauschempfindicher. Letzteres kann man unterbinden, indem man sie als
Photonenziihler betreibt, aber dadurch ist die maximale Zihlrate auf 2x 106 /s
begrenzt. Sie sind daher (nur) bei schwachen Signalen von Vorteil.

9.2.6 Anwendungsbeispiele der Multiphotonenmikroskopie

Trotz der noch nicht vollsténdig geklédrten Limitationen gibt es bereits beein-
druckende Anwendungsbeispiele in der biomedizinischen Forschung. Dies ist
nicht zuletzt darauf zuriickzufithren, dass fast alle géingigen Fluorophore
multiphotonenanregbar sind. Aber auch viele intrinsischen Farbstoffe der
Zelle lassen sich durch die simultane Absorption von zwei oder drei Pho-
tonen zur Fluoreszenz anregen. Beispiele dafiir sind Pollenkorner, die eine
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Abb. 9.5. Multiphotonenaufnahme eines autofluoreszierenden Pollenkorns in
verschiedenen Ebenen (zy-Schnitte) senkrecht zur optischen Achse (z); Anre-
gungswellenlédnge von 1064 nm eines Lasers mit 7 ps Pulslinge und 200 MHz Puls-
repetitionsrate

sehr ausgepriigte Zweiphotonenfluoreszenz zeigen. Abbildung 9.5 zeigt xy-
Bilder (laterale Schnitte) durch ein ca. 50 um grofies Pollenkorn und eine
dreidimensionale Rekonstruktion desselben mittels Volumendarstellung (vol-
ume rendering). Die numerische Apertur des Objektivs ist 1,4 (Olimmer—
sion), und die Anregungswellenléinge ist 1064 nm. Der Laser ist ein gepulster
ND:YVOQy, der Pulse der Dauer von 7 = 7ps bei einer Repetitionsrate von
f = 200MHz durchfithrt, d.h. £ = 715. Die quasikontinuierliche Leistung
betrug P =~ 20mW. Die Pixelverweildauer betrug 8 us. Die Bildserie zeigt
deutlich den dreidimensionalen Charakter der zweiphotonenmikroskopischer
Aufnahmen.

Abbildung 9.6 zeigt eine Zweiphotonenaufnahme von menschlichem Haut-
gewebe, das mit dem Farbstoff Acridin Orange angefiirbt wurde. Die Auf-
nahme wurde mit demselben Laser durchgefiihrt. Die durchschnittliche Pi-
xelverweildauer des Strahls betrug ca. 8us, und die Pixelgréfie war 0.5 um
in beiden Achsen. Das verwendete Rastermikroskop war eine fiir Multipho-
tonenmikroskopie modifizierte Version eines kommerziell erhéltlichen Raster-
mikroskops (Leica TCS NT, Heidelberg).
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Abb. 9.6. Zweiphotonenbild menschlichen Hautgewebes gefarbt mit dem Farbstoff
Acridine Orange

2Photon

Abb. 9.7. Zweiphotonen-3D-Volumenbild eines menschlichen Chromosomes; An-
regungswellenldnge 790 nm, Pulsldngen von 250 fs und 76 MHz Pulsrepetitionsrate
(Titan-Saphir-Laser)

Abbildung 9.7 zeigt wiederum ein 3D-Volumenbild eines menschlichen
Metaphasenchromosoms extrahiert aus einer HeLa-Zelle. Diese Aufnahme
besteht urspriinglich aus 50 XY-Schnitten der Grofle 5 x 5 um, die im axialen
Abstand von 80 nm aufgenommen wurden. Die Pixelgréfie betrug 35 x 35 nm
und die Pixelverweildauer 2ms. Hier wurde im Gegensatz zu vorhin nicht
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Abb. 9.8. (a) Multiphotonen-zy-Bild eines menschlichen Chromosoms angeregt
bei 970 nm mit 250-fs-Pulsen; (b) Abhéngigkeit der Fluoreszenzintensitit von der
Leistung des anregenden Lichts; (c¢) Profil durch Datensatz aus (a)

der Strahl {iber die Probe gerastert, sondern die Probe bewegt. Als Farbstoff
diente DAPI. Die Anregung erfolgte mittels eines modengekoppelten Titan-
Saphir-Lasers (Coherent Mira 900F) bei der Wellenléinge von Aexe = 790 nm
und mit Pulsen von 7 = 150fs. Die mittlere Leistung P,,. im Fokus betrug
ca. 4mW und die Pulsrepetitionsrate f = 76 MHz. Abbildung 9.8a zeigt ein
einzelnes XY-Bild eines #hnlich préparierten Chromosoms, das unter glei-
chen Bedingungen im Dreiphotonenmodus aufgenommen wurde; die Anre-
gungswellenléinge betrug A = 970 nm. Abbildung 9.8b zeigt ein Profil durch
die Daten, und Abb. 9.8¢c zeigt die Abhéngigkeit der Fluoreszenz von der An-
regungleistung P,y.. Man erkennt, dass man erst bei hoheren Leistungen eine
nahezu exakte dritte Potenz der nichtlinearen Abhéngigkeit bekommt.

Es gibt eine Reihe weiterer Anwendungen der Zweiphotonenmikroskopie,
die, obwohl hier nicht bildlich dargestellt, sehr wichtig sind. Aufgrund seiner
Fiahigkeit in tiefere Bereiche streuender Proben einzudringen, wird dieses
Verfahren zunehmend in der Neurophysiologie eingesetzt. Hier erlaubt die
Zweiphotonenmikroskopie die Beobachtung der Funktion von Nervenzellen in
lebenden Gehirnschnitten. Von &hnlich grolem Potential sind Beobachtun-
gen von tieferen Regionen der Haut, die mit Einphotonenmikroskopie auf-
grund zu starker Streuung kaum zugénglich wiren. Potential hat auch die
gezielte photochemische Freisetzung von bestimmten Verbindungen (caged
compounds) im Innern der Zelle. Ein Beispiel dafiir ist die Freisetzung von
ATP und von verschiedenen Farbstoffen wie Rhodamine. Denkbar ist eben-
falls die dreidimensionale Freisetzung reaktiver Verbindungen zur photody-
namischen Chemotherapie in der Krebsbekampfung. Fiir weitere Anwendun-
gen sei hier auf die weiterfithrende Literatur verwiesen.
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9.2.7 Auflésung der Ein- und Multiphotonenmikroskopie

Wie ist es nun mit der Auflosung der Zweiphotonenmikroskopie bestellt?
Abbildung 9.2¢ zeigt die PSF des Zweiphotonenmikroskops bei einer Anre-
gungswellenléinge von 800nm und einer Apertur von 1,35 (Ol) Die Fluo-
reszenzwellenldnge hat keinen Einfluss auf die Auflésung, weil die effektive
PSF allein durch die Anregung bestimmt ist. Vergleicht man nun die PSF des
Zweiphotonenmikroskops mit der des einphotonenkonfokalen Mikroskops, so
stellt man fest, dass die Auflésung der ersteren sowohl in axialer als auch
in lateraler Richtung etwas geringer ist. Zwar bringt das Quadrieren aus
(9.4) eine Verengung der PSF mit sich, dies wird aber von der doppelten
Anregungswellenldnge wettgemacht. Letztendlich wiegt dies schwerer, da die
Ausdehnung der PSF proportional zur Wellenléinge ist.

Prinzipiell wére es auch moglich, Farbstoffe anzuregen, deren Einzelpho-
tonenabsorption im nahen UV wie z.B. bei 250 nm liegen mit einer Emission
bei 280-300 nm. Dann kénnte man auch mit einer kiirzeren Wellenlénge, also
um 450-500 nm, anregen und tatséichlich eine héhere Auflésung erzielen. In
der Praxis stofft man aber auf Hiirden. Zum einen nimmt die Transmission
der Mikroskopobjektive im nahen UV ab — aber noch schwerer wiegt, dass
im Gegensatz zum Infrarotlicht intensives oder intensiv gepulstes kurzwelliges
Licht (lebenden) biologischen Proben schadet.

Diese Uberlegung lésst sich auch fiir die Dreiphotonenmikroskopie fort-
setzen. Obwohl ein Prozess hoherer Ordnung stattfindet, der zu einer Veren-
gung der PSF in allen Raumrichtungen fiithrt, wird dieser Effekt in der Regel
durch die lingere Anregungswellenlinge wettgemacht. Eine Ausnahme liegt
vor, wenn verschiedene Farbstoffe bei derselben Wellenldnge angeregt wer-
den, aber der eine im Zwei- und der andere im Dreiphotonenmodus. In
diesem Fall macht sich die kubische Potenz in Form eines schérferen effek-
tiven Fokus bemerkbar. Es ist an dieser Stelle allerdings zu bemerken, dass
Dreiphotonenbilder i. Allg. verrauschter sind. Die N#he zu unerwiinschten
oder zerstorerischen Effekten hoherer Ordnung setzt der verwendbaren In-
tensitit und damit der Signalausbeute Grenzen. Meistens wird die engere
PSF durch zunehmendes Rauschen maskiert. Ahnliche Uberlegungen sind
angebracht, wenn man die Auflésung des Zweiphotonenmikroskops mit dem
des konfokalen Mikroskops vergleicht. Im Prinzip ist der effektive Fokus des
Einphotonenmikroskops schérfer, aber bei stark streuenden Proben kénnen
Zweiphotonenbilder mehr Detailinformationen liefern als ihr Einphotonen-
pendant.

9.2.8 Konfokale Multiphotonenmikroskopie

In der Multiphotonenmikroskopie ist die 3D-Auflésung bereits durch die
nichtlineare Art der Anregung gegeben; die Verwendung eines punktférmi-
gen Detektors ist daher iiberfliissig. Dennoch ldsst sich ein Punktdetektor
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unter Verlust von Fluoreszenzlicht sinnvoll einsetzen, um die PSF zu veren-
gen und die Auflosung zu steigern. Der Punktdetektor gewihrleistet, dass
nur das Licht gemessen wird, das vom Objektpunkt direkt in die Lochblende
abgebildet wird. Analog zum konfokalen Mikroskop muss man jetzt eine
Detektions-PSF beriicksichtigen, was zu folgender effektiven PSF fiihrt:

U v

P e (1 0) = by (555 ) Paes (1,0) (9.12)

Aufgrund der etwa halb so kurzen Fluoreszenzwellenléinge ist die Detektions-
PSF im Vergleich zur Beleuchtungs-PSF nur etwa halb so ausgedehnt. Daher
schneidet die Detektions-PSF quasi den Innenbereich der Beleuchtungs-PSF
heraus, sodass die effektive PSF insgesamt enger wird. Dies ldsst sich sowohl
aus Abb. 9.2d als auch aus den dazugehorigen Profilen (Abb. 9.3) entnehmen.

Mit der deutlichen Verengung der PSF ist auch ein Signalverlust verbun-
den, was insbesondere bei streuenden Proben nachteilig ist. Dariiber hinaus
erfordert die Verwendung der Lochblende eine — sonst iiberfliissige — prizise
Justage. In Einzelféllen kann aber das Verwenden von Lochblenden vorteil-
haft sein. Man kann beispielsweise etwas grofiere Lochblenden wihlen (vom
Radius v = 5-7 in optischen Einheiten), die nur zu relativ geringen Sig-
naleinbuflen fiithren. Ist die PSF mit sphérischen Aberrationen behaftet, so
lassen sich damit merkliche Verbesserungen der axialen Auflosung erzielen
— in einem verniinftigen Kompromiss zum SNR. Falls geniigend Bildaufnah-
mezeit oder Signal vorhanden ist, kann man die Auflésung der Zweiphoto-
nenmikroskopie an die der 1-Photonen konfokalen Mikroskopie heranfithren
(Abb.9.3a,b). Der effektive Fokus wird enger und damit auch die Sonde mit
der das Objekt abgerastert wird.

9.3 Point-Spread-Function-Engineering als Ansatz
zur Auflésungserh6hung im Fernfeldmikroskop

Der effektive Fokus als dreidimensionale Sonde ist ein idealer Ausgangspunkt
fiir die Auflésungserhohung im Fernfeldlichtmikroskop. Die Auflésungserho-
hung reduziert sich somit auf die Frage: Wie kann man — unter Beibehaltung
eines moglichst hohen Signals — die spatiale Ausdehnung des effektiven Fokus
verringern? In Anbetracht der Tatsache, dass die axiale Auflésung mindestens
dreimal schlechter ist als die laterale, bietet es sich zunéchst an, die axiale
Auflésung zu steigern. Dabei ist die Erhohung der axialen Auflésung nicht
weniger wichtig als die der lateralen. Der dreidimensionale Charakter der
PSF bedingt, dass sie genauso zur Gesamtunschérfe beitragt wie die laterale.
Es ist naheliegend und sicherlich auch einfacher, als Erstes die Erhchung der
axialen Auflésung in Angriff zu nehmen.
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Abb. 9.9. Die gerechnete fokale Intensitétsverteilung (PSF) eines einzelnen Ob-
jektivs (obere Reihe) und bei der kohdrenten Verwendung zweier Objektive hoher
numerischer Apertur, wie sie dem 4m-konfokalen Mikroskop zu Grunde liegt (untere
Reihe)

9.3.1 Grundlagen der 4w-konfokalen Mikroskopie

Fiir die geringere axiale Auflésung gibt es eine anschauliche Erklarung, die in
der Asymmetrie des Fokussierungsprozesses zu finden ist. Ein Objektiv kann
eben nur einen endlichen Ausschnitt einer Kugelwelle erzeugen (Abb.9.9).
Waire es eine komplette Kugelwellenfront mit einem Raumwinkel von 47, so
hétte man einen kugelférmigen Fokus, und die axiale Auflésung wire drama-
tisch erhoht. Die Erzeugung einer aberrationsfreien, vollstindigen Kugel-
wellenfront ist aber technisch kaum realisierbar. Was sich allerdings reali-
sieren lasst, ist die VergroBerung der Wellenfront mit Hilfe eines zweiten Ob-
jektivs, das dem ersten entgegen und auf denselben Punkt gerichtet ist. Mit
zwei Objektiven ldsst sich die Gesamtapertur in axialer Richtung erhohen.
Dazu miissen sich die Wellenfronten ergénzen, d.h. kohéirent iiberlagert wer-
den. Ist die Interferenz konstruktiv, so erhélt man ein axial viermal engeres
Hauptmaximum. Das engere Hauptmaximum stellt eine vierfache Verbesse-
rung der axialen Auflésung in Aussicht.

In ganz analoger Weise ldsst sich auch die Detektionsapertur erhéhen.
Befindet sich ein emittierendes Punktobjekt im Fokalbereich der beiden Ob-
jektive, so kann man die emittierte Wellenfront mit beiden Objektiven er-
fassen. Werden die erfassten Ausschnitte in einem Punktdetektor kohérent
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zusammengefiihrt, so ist die Detektionswellenfront vergrofert und man erhélt
eine genauere Information iiber die Lage des emittierenden Objekts. Die
kohédrente Verwendung zweier Objektive hoher numerischer Apertur fiir Be-
leuchtung und/oder Detektion eines Objektpunkts ist die Grundidee, auf der
das 4m-konfokale Mikroskop aufbaut. Mit zwei Objektiven hoher Apertur er-
reicht man zwar keinen Raumwinkel von 47 — das Akronym soll aber an die
Grundidee erinnern. Im Folgenden wird aber noch gezeigt werden, dass das
Erreichen eines 4m-Raumwinkels gar nicht erforderlich ist.

Die 4r-Intensitéits-PSF berechnet sich demzufolge durch die Addition der
Amplituden-PSF der entgegengerichteten Objektive:

B4 (u, v) = |y (u,v) £ ha(—u, v) ° (9.13)

Das Vorzeichen von u tragt der entgegengesetzten axialen Ausrichtung des
zweiten Objektivs Rechnung. Das ,,+“ Zeichen gilt fiir konstruktive Inter-
ferenz, wihrend das ,,— fiir destruktive Interferenz im geometrischen Fokus-
punkt steht. Wie in Abb.9.9 zu sehen, ist die 4w-Intensitits-PSF deutlich
durch die Interferenz geprigt. Auer dem ca. 4-mal engeren Hauptmaximum
erhélt man auch ausgepriigte Nebenmaxima (Abb. 9.9 rechts).

Der Verlauf der 47-PSF ist stark von der Apertur abhéngig. Die Zahl der
Nebenmaxima nimmt mit zunehmendem Aperturwinkel, o, der Objektive ab,
weil man sich mit zunehmendem « der ,Idealsituation® eines Raumwinkels
von 47 nihert. Bei einem Aperturwinkel von oo > 1,13 (= 65°) erhélt man fast
nur noch zwei ausgeprigte Nebenmaxima, deren Hoéhe ca. 65% des Haupt-
maximums betragt. Wiirde man den Winkel noch weiter steigern, so ndhmen
die Nebenmaxima schnell ab; technisch ist das leider kaum realisierbar, denn
a =~ 1,13 ist der Raumwinkel der groften Olimmersionsobjektive. Nimmt
man Objektive niedrigerer Apertur, so nimmt dagegen die Zahl und Hohe der
Nebenmaxima zu, was unerwiinscht ist. Deshalb sind Olimmersionsobjektive
der numerischen Apertur von 1,4 2 1,5 X sin(a) die bevorzugten Objektive.
Die Verwendung von Objektiven niedriger Apertur wire auch ein Wider-
spruch zur Grundidee des ,,47“-Mikroskops.

Abbildung 9.10 skizziert die optische Anordnung eines 47-konfokalen Mik-
roskops. Das Objektiv Lo ist fest; das Objektiv Ly wird hochpriizise (10 nm),
piezoelektrisch zu Lo positioniert. Die Bildgewinnung erfolgt durch Rastern
des Objekts durch den Fokus. Das registrierte Fluoreszenzsignal wird an
einen Rechner weitergeleitet, mit dessen Hilfe das Bild dargestellt wird. Bei
Abb. 9.10 handelt sich um einen konfokalen Aufbau, d.h. die Fluoreszenz wird
auf eine Punktlochblende abgebildet. Damit ist das 4mw-konfokale Mikroskop
auch bei Einphotonenanregung in der Lage, dreidimensionale Bilder zu er-
stellen.

Die konfokale Anordnung erlaubt drei Typen von 4m-konfokaler Mikro-
skopie. Entweder man beleuchtet kohérent durch beide Objektive (Typ A),
oder man detektiert kohérent (Typ B) oder man tut beides zugleich (Typ C).
Bei Typ A hat nur die Beleuchtungs-PSF die Gestalt einer 4m-Intensitéits-
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Abb.9.10. Optische Anordnung eines 4m-konfokalen Mikroskops. Die Probe
befindet sich zwischen zwei Objektiven hoher numerischer Apertur (L1, L2). Das
Licht einer Punktlichtquelle wird geteilt und auf beide Objektive gerichtet, unter
Beachtung von beidseitigem Wegabgleich. Ebenso kann das Licht, das von der Probe
stammt, von beiden Objektiven gesammelt werden und kohérent auf einen Punktde-
tektor gerichtet werden. Die relative Phase der Wellenfronten wird iiber piezoelekt-
risch verstellbare Spiegel verandert

PSF, bei Typ B ist es die Detektions-PSF und bei Typ C sind es beide.
Obwohl alle Verfahren realisierbar sind, ist Typ A technisch am einfachsten,
weil es einfacher ist, das Laserlicht zur Interferenz zu bringen. Die effektive
47-PSF (Typ A) ergibt sich demnach als

RAEA (4, v) = hAT (u, v)hget (u.v) . (9.14)

conf

Die konfokale Anordnung verleiht nicht nur 3D-Abbildungseigenschaften,
sondern schwiicht auch die axialen Nebenmaxima ab. Das aus dem Haupt-
maximum emittierte Fluoreszenzlicht kann die Punktlochblende besser passie-
ren als die Fluoreszenz aus den Nebenmaxima, sodass die Nebenmaxima der
konfokalen PSF typische 50% betragen. Die Detektions-PSF schneidet quasi
den Innenbereich der Beleuchtungs-PSF heraus. Damit ist aber das Prob-
lem der Nebenmaxima noch nicht gelost. Ihre Prasenz im 3D-Bild fiithrt in
der Regel zu Artefakten. Die Apertur weiter zu steigern, ist aus technischen
Griinden kaum méglich. Es gibt aber auch andere Ansétze, die Nebenmaxi-
ma zu entfernen und einen scharfen Fokus zu erreichen. Die Entfernung der
Nebenmaxima kann entweder auf mathematischem Wege oder mit physikali-
schen Methoden erfolgen.

Eine brauchbare mathematische Losung ergibt sich, wenn man die 4m-
konfokale PSF, h2™(u,v) nihert als Faltung eines Einzelpeaks h2T (u,v)

conf peak
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Abb. 9.11. Der gemessene Fokus eines (a) konfokalen und eines (b) 4m-konfokalen
Mikroskops. Abbildung (c) gibt schematisch eine Funktion an, welche die Lage und
Héhe der Peaks in (b) beschreibt. Entfaltet man den 47-konfokalen Fokus aus (b)
mit der inversen Funktion zu (c), so erhilt man den effektiven Fokus in (d), der
nur aus einem einzigen scharfen Hauptmaximum besteht. Abbildung (d) ist der
effektive Fokus des 4m-konfokalen Mikroskops; er ist ca. 4-mal schéirfer als der des
herkémmlichen konfokalen Mikroskops in (a)

mit der Summe gewichteter Deltafunktionen D(u) = Z?Zi w Djo(uj), welche
die relative Hohe und Position der Peaks beschreibt. Dies ist in Abb.9.11
anschaulich dargestellt. Da man bei hohen Aperturen in erster Naherung mit
jeweils einem oder hochstens zwei Nebenmaxima zu tun hat, gilt £ = 1,2.
Die Hohe und Position der Peaks ist durch die Apertur, Wellenléinge und
relative Phase der interferierenden Wellenfronten gegeben. Somit lassen sich
die Nebenmaxima durch eine Entfaltung mit der zu D inversen Funktion D!
entfernen. Dies ist in Abb.9.11 mit Hilfe von Intensitéitsplots demonstriert.
Abbildung 9.11a zeigt die gemessene effektive PSF eines herkémmlichen kon-
fokalen Rastermikroskops heons mit der typischen axialen Elongation. Abbil-
dung 9.11b zeigt den Fokus des (Typ A) 4m-konfokalen Mikroskops hfg;l'fq. In
Abb. 9.11c ist die Funktion D schematisiert und in Abb. 9.11d die Einzelpeak-
funktion hff’A(u, v). Letztere ist auch die effektive 4m-konfokale PSF (Typ A)

eak
nach der Faltung mit D~!. Der unmittelbare Vergleich von Abb.9.11a und
Abb.9.11d demonstriert eine ca. 4fache Verschirfung des Fokus entlang der
optischen Achse.
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9.3.2 Multiphotonen-4m-konfokale Mikroskopie

Multiphotonenanregung ist ebenfalls eine geeignete Methode, die Nebenmaxi-
ma zu reduzieren. Regt man den Farbstoff beispielsweise im Zweiphotonen-
modus an, so werden die Nebenmaxima aus zwei Griinden unterdriickt: einer-
seits aufgrund quadratischen Abhéngigkeit des Fluoreszenzsignals von der
Anregungsintensitat und andererseits durch die Tatsache, dass bei einer Zwei-
photonenanregung die Anregungswellenléinge etwa doppelt so grof§ ist wie die
Wellenlénge des Fluoreszenzlichts. Der Erste leuchtet unmittelbar ein, weil
beispielsweise die relative Hohe von 65% der Nebenmaxima in solche von
(0,65)% ~ 42% umgewandelt werden. Der Letzte lisst sich gut aus dem Zu-
standekommen der effektiven PSF des zweiphotonen-47r-konfokalen Mikro-
skops verstehen:

2
h;gflﬁt—conf(u7 U) = (hilﬁ\' (37 %)) hdet (U, U) . (915)
Die Verdoppelung der Wellenlédnge fiihrt erst einmal zu einer doppelt

ausgedehnten Beleuchtungs-PSF des 4m-konfokalen Mikroskops und damit

auch zum doppelten axialen Abstand der Maxima. Die Detektions-PSF aller-
dings bleibt bei derselben Wellenldnge und behilt damit ihre rdumliche Aus-
dehnung bei. Letztendlich bedeutet das, dass die Nebenmaxima der 47-Be-
leuchtungs-PSF mit niedrigeren Bereichen der Detektions-PSF {iberlappen.

Sie tragen weniger zum Signal im Punktdetektor bei und sind damit in der ef-

fektiven PSF unterdriickt. In der Theorie erreicht man bei typischen Zweipho-

tonenanregungswellenldngen von A = 750 nm, Detektionswellenldngen um

450-500 nm, eine axiale Halbwertsbreite von 140 nm und Seitenmaxima in der

Hohe von 12-15%. Fiir Dreiphotonenanregungswellenléingen von A = 1000 nm

sind axiale Halbwertsbreiten von etwa 180 nm und Seitenmaxima von unter

3% vorhergesagt. In der Praxis ist die Unterdriickung nicht so effizient, weil

die Korrektur der Mikroskopobjektive im Infrarotbereich unvollstindig ist —

es besteht ein merklicher chromatischer Léngsfehler zwischen dem infraroten

Anregungs- und dem sichtbaren Fluoreszenzlicht. Dies fiithrt dazu, dass die

Nebenmaxima eine relative Hohe von ca. 25-30% einnehmen. Die endgiiltige

Eliminierung der Nebenmaxima erfolgt dann mittels der oben beschriebenen

Entfaltung.

Abbildung 9.12 zeigt die Leistungsfdhigkeit eines mit Zweiphotonenan-
regung betriebenen 4m-konfokalen Mikroskops, und zwar im direkten Ver-
gleich mit einem herkémmlichen Zweiphotonenexzitationsmikroskop. Als
Testobjekt dienten Fluoreszenzkiigelchen mit einem Durchmesser von 100 nm,
welche in einem Einbettungsmedium zufillig verteilt waren. Die Aufnahme
des herkémmlichen konfokalen Mikroskops mit einem Objektiv zeigt die Kii-
gelchen als in axialer Richtung ausgeschmierte helle Flecke. Die axiale Aus-
schmierung ist die unmittelbare Folge der Elongation des Fokus entlang der
optischen Achse. Bei der hier verwendeten Apertur von 1,4 (Ol) und einer
Wellenlénge von 760 nm betriagt die axiale Halbwertsbreite des Fokus etwa
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Abb. 9.12. Fluoreszierende Latexkiigelchen (100 nm Durchmesser) zufillig verteilt
in lateraler (z) und axialer (z) Richtung, aufgenommen mit einem (a) konfokalen
und (b) 4m-konfokalen Mikroskop. Das 4m-konfokale Mikroskop gibt besser die
runde Form der Kiigelchen wieder und 16st Kiigelchen auf, die in axialer Richtung
nur 100-300 nm entfernt sind

650 nm. Kiigelchen, die sich innerhalb dieser Halbwertsbreite befinden, sind
axial kaum zu trennen. Das 4m-konfokale Mikroskop hingegen besitzt eine
effektive axiale Halbwertsbreite von ca. 140 nm. Die laterale Auflésung liegt
bei etwa 200 nm in der Halbwertsbreite und ist damit von derselben Grofle.
Deshalb ist die 4m-konfokale Aufnahme bis auf eine kleine axiale Stauchung
weniger verzerrt. Objekte, die in Abb.9.12a nicht getrennt werden koénnen,
sind in Abb.9.12b scharf getrennt. Aufgrund seines 4fach axial geschérften
Fokus ist das 4m-konfokale Mikroskop zur Zeit das Fernfeldlichtmikroskop
mit der hochsten Auflosung.

Bei allen Auflosungsvorteilen muss man auch den Zusatzaufwand und
die Einschrinkungen der 4m-konfokalen Mikroskopie bedenken. Ein Nachteil
ist die Abhéngigkeit der PSF von der relativen Phase der interferierenden
Wellenfronten. In dem gezeigten Beispiel war die Interferenz konstruktiv,
sodass sich ein einzelnes Hauptmaximum auspréigte. Generell ist jede be-
liebige Phasenbeziehung moglich, die man nicht ohne weiteres von vornherein
vorhersagen kann. Um auf konstruktive Interferenz zu justieren, bedient man
sich eines Tricks: man bildet ein Punktobjekt oder ein Flachenobjekt ab,
das parallel zur optischen Achse gerichtet ist. Das Punktobjekt, wie z.B.
eine stark lokalisierte Anhdufung von Fluoreszenzmolekiilen (< 100nm im
Durchmesser) gibt in guter Néherung die 3D-PSF hggflét—conf wieder. Das
erlaubt die Einstellung der relativen Phase durch leichte optische Wegléngen-
dnderungen mittels eines verschiebbaren Umlenkspiegels.
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Es gibt noch eine weitere Methode, die Nebenmaxima im 4m-konfokalen
Mikroskop zu entfernen und die Auflésung nicht nur axial, sondern auch late-
ral zu steigern. Wie in jedem anderen Fluoreszenzmikroskop auch, lasst sich
aus dem Bild b(u,v) und bekannter effektiver PSF h(u,v) auf das Objekt
t(u,v) riickschlieBen, und zwar indem man das Bild mit der (gemessenen) ef-
fektiven PSF h(u,v) entfaltet. Im Prinzip kénnte man die Entfaltung direkt
durchfithren und somit eine gewisse Restaurierung des Objekts erreichen.
In Wirklichkeit ist in der Fluoreszenzmikroskopie eine direkte Entfaltung
kaum praktikabel, in erster Linie wegen des zumeist unzulénglichen SNR
des Bilds und der gemessenen PSF. Trotzdem ist es moglich eine Art Ent-
faltung — besser Objektrestauration — in einem iterativen Approximations-
prozess durchzufiihren. Ein entsprechender Algorithmus nimmt eine gewisse
Objektfunktion an, die aufgrund der rdumlichen Ausdehnung der PSF in
ein Bild umgewandelt wird. Das errechnete Bild wird mit dem gemessenen
Bild verglichen und das Objekt neu abgeschéitzt. Der Prozess wird sukzes-
sive wiederholt, bis die im Algorithmus angenommene Objektfunktion ¢(u, v)
nach einer Faltung mit h(u,v) das gemessene Bild b(u,v) wiedergibt. Als
Randbedingung kann man festhalten, dass die Objektfunktion positiv sein
muss, t(u,v) > 0. Restaurationsverfahren dieser Art werden erst dann zu-
verlédssig und effizient, wenn sowohl h(u,v) als auch b(u, v) mit addquat ho-
hem SNR gemessen ist. Dariiber hinaus muss sichergestellt sein, dass die
PSF wéhrend der Bildaufnahme translationsinvariant ist. Es gibt mittlerweile
eine Reihe von Algorithmen, die sich aufgrund moderner und leistungsfahiger
Rechner effizient einsetzen lassen. Einer davon ist der Maximum-Likelihood-
Estimation-Algorithmus.

Restauriert man 4m-konfokale Bilder mit der PSF des 47-konfokalen Mik-
roskops, h;g}’l‘gtfconf, so lassen sich tatséchlich dreidimensionale Fluoreszenz-
bilder von bisher unerreichter Schérfe erstellen. Abbildung 9.13 zeigt einen
Vergleich einer zweiphotonenkonfokalen Aufnahme a mit der einer 47-konfo-
kalen mit anschlieSender Restauration mittels hggﬁét—conf in b. Bei dem Ob-
jekt handelt es sich ebenfalls um willkiirlich verteilte Fluoreszenzlatexpar-
tikel von 100 nm Durchmesser. Die Bilder wurden im gleichen Objektbereich
aufgenommen; der unmittelbare Vergleich zeigt eine fundamentale Erhéhung
der Auflosung in der 3D-Lichtmikroskopie. Die effektive Auflésung liegt im
Bereich von ca. 80-100nm in axialer Richtung und ca. 120nm in lateraler
Richtung, bei einer Anregungswellenlinge von 810 nm und einer mittleren
Fluoreszenzwellenldnge von 580-600 nm.

Abbildung 9.14 zeigt ein Anwendungsbeispiel in einer Mausfibroblastzelle.
Dabei wurden Details aus mit einem Fluoreszenzmarker versehenen Aktin-
filamenten abgebildet: a zeigt das zweiphotonenkonfokale Bild, wihrend b
dessen 4r-konfokales Pendant nach einer Entfaltung durch die 4m-konfokale
PSF. Wiederum ergibt der Vergleich eine deutliche Auflésungserh6hung zu-
gunsten des Letzteren.
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(b)

500 nm

Abb. 9.13. Fluoreszierende Latexkiigelchen aufgenommen mit einem Zweipho-
tonen (a) konfokalen und (b) 4m-konfokalen Rastermikroskop mit anschlieflen-
der Restauration. In (b) erkennt man eine fundamentale Verbesserung der 3D-
Auflosung mit Werten von 80-100 nm in axialer Richtung und ca. 120nm in lat-
eraler Richtung

Abb. 9.14. Vergleich zwischen Detailstrukturen von fluoreszenzmarkiertem F-
Aktin in einer Mausfibroblastzelle im Zweiphotonenfluoreszenzkontrast im (a) kon-
fokalen und (b) 4m-konfokalen Mikroskop mit anschlieBender Restauration

Es ist aber auch moéglich mit destruktiver Interferenz Entfaltungen durch-
zufithren. In diesem Fall erhélt man statt Haupt- und Nebenmaxima zwei
gleichwertige Hauptmaxima. Auch fiir diese PSF lésst sich in erster Ndherung
eine inverse Funktion D~! finden, welche die beiden Hauptmaxima in ein
einziges Maximum transformiert und somit eindeutige Bilder liefert. Es sei
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hier nur am Rande bemerkt, dass man prinzipiell 4m-konfokale Mikroskopie
mit beliebiger relativer Phase betreiben kann, es ist nur wichtig, dass man
die relative Phase kennt. Leider kann man nicht erwarten, dass das immer
der Fall ist. Schwankt die Phase aufgrund von starken Brechungsindexvari-
ationen der Probe, so ist mit einer Phasenunsicherheit zu rechnen, welche
diese Methode empfindlich einschrénkt. Ein anderer Nachteil ist, dass bei
Objektiven hoher Apertur der freie Arbeitsabstand zwischen Objektiv und
Deckglas gering ist. Trotzdem hat die 4m-konfokale Mikroskopie ein hohes
Potential, sich als ein leistungsfidhiges, hochstauflosendes Fernfeldmikroskop
zu etablieren. Mit Auflssungswerten im Bereich von A/5-A/10 kommt sie
der Auflésung der optischen Nahfeldmikroskopie sehr nahe. Im Gegensatz zu
dieser besitzt sie aber die Fahigkeit zur dreidimensionalen Abbildung.

9.3.3 Hochstauflésung in lateraler Richtung: Neuere Konzepte

Spannender als die Auflésungserhthung in axialer Richtung gestaltet sich die
Auflésungsverbesserung in lateraler Richtung. War man {iber lange Zeit der
Meinung, dass man aufgrund des Abbe-Beugungskriteriums an eine kaum
zu liberwindende Grenze angelangt sei, so lassen sich heute zumindest theo-
retisch leistungsfihige Konzepte aufstellen, die eine fundamentale Verbesse-
rung der Auflésung in Aussicht stellen. Ebenso wie das 4m-konfokale Mikro-
skop beruhen sie auf der gezielten Verédnderung der effektiven fokalen Aus-
dehnung in der Fluoreszenzmikroskopie. Man versucht durch die Kombina-
tion von photophysikalischen Effekten und optischer Anordnung eine raum-
lich schmilere effektive PSF zu erzielen. Ein solches Konzept ist das STED-
Fluoreszenzmikroskop (engl. Stimulated Emission Depletion Microscope), mit
dessen Hilfe man die laterale Auflosung eines Fluoreszenzmikroskops theo-
retisch bis in den Bereich von 30-50 nm herunterfithren kann.

Die Grundidee des STED-Fluoreszenzmikroskops ist, den effektiven Fokus
zu verschmailern, indem die Molekiile im Randbereich des Fokus am Fluo-
reszieren gehindert werden. Dies soll dadurch erfolgen, dass man sie kurz
nach der Anregung durch stimulierte Emission in den Grundzustand zwingt.
Registriert man nur das Fluoreszenzlicht aus dem Innenbereich des Fokus,
so ist nur der Teil des Fokus effektiv, in dem die Molekiile nicht in den
Grundzustand gezwungen worden sind. Dabei kann man einen ringférmi-
gen Laserstrahl benutzen, der auf den geometrischen Fokuspunkt des Anre-
gungsstrahls zentriert ist. Um eine scharfe Abschneidekante zu erreichen,
muss man allerdings die stimulierte Emission in die Séattigung treiben. Es
sind gepulste Laser mit vergleichsweise hoher Spitzenintensitdt vonnoten.
Eine weitere Herausforderung ist die Verringerung des Signals aufgrund im-
mer kleinerer effektiver Foki sowie nicht perfekt scharfen Abschneidekanten
des stimulierenden Strahls. Diesen Herausforderungen kann man prinzipiell
durch ausgesuchte Farbstoffe mit geeigneter Photophysik begegnen.
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Dem STED-Konzept dhnlich ist das Konzept der Grundzustandsentvolke-
rungsmikroskopie (engl. Ground-State-Depletion Microscopy, GSD). Hierbei
werden die Molekiile am Randbereich des Fokus wiederum mit Hilfe eines
ringférmigen Laserstrahls in den langlebigen Triplettzustand gepumpt, in
welchem sie fiir eine kurze Zeit (= 1-3us) dem Fluoreszenzprozess entzo-
gen sind. In diesem Zeitintervall misst man die im Innenbereich des Fokus
verbleibende Fluoreszenz. Séttigt man den Triplettzustand des Molekiils,
so ldasst sich laut Rechnung wiederum eine scharfe Abschneidekante errei-
chen, die effektive Ausdehnung der PSF reduzieren und prinzipiell die Abbe-
Beugungsgrenze tiberwinden.

9.4 Zusammenfassung und Ausblick

Das STED- und das GSD-Konzept auch die 4m-konfokale Mikroskopie sind
auf den ersten Blick unterschiedliche Verfahren. Es liegt ihnen aber eine
gemeinsame Philosophie zu Grunde, ndmlich in einem konfokalen oder Multi-
photonenfluoreszenzrastermikroskop die rdumliche Ausdehnung der effektiven
Punktabbildungsfunktion (PSF) zu verringern. Diese effektive PSF wirkt
als dreidimensionale Sonde, mit der man transparente Objekte in allen drei
Raumrichtungen abbilden kann. Gelingt es durch geeignete Implementation
von (photo-)physikalischen Prozessen, die rdumliche Ausdehnung der effek-
tiven PSF axial oder lateral zu reduzieren, so lisst sich die 3D-Auflésung
erhohen. Diesen Ansatz bezeichnet man als Point-Spread-Function-Enginee-
ring. Es ist wichtig sich klar zu machen, dafl das Rastern ein essentieller Teil
der Uberwindung der Beugungsgrenze ist. Zwar kénnte man durch die gle-
ichzeitige Verwendung mehrerer ‘zusammengeschniirter’ Foki das Verfahren
parallelisieren, aber um das Rastern kommt man nicht herum.

Dariiber hinaus kann man mit mathematischen Methoden die Auflésung
noch weiter steigern. Mathematische Restaurationsalgorithmen werden nach
Kombination mit rdumlich schérferen effektiven PSF besonders leistungsfihig.
Kombiniert mit mathematischen Entfaltungsalgorithmen wird das 4m-kon-
fokale Mikroskop zur hochstauflésendsten Form der fokussierenden Licht-
mikroskopie. Die rasante Entwicklung in der Rechnerleistung léasst erwarten,
dass sich gerade dieses Gebiet schnell entwickelt wird.

Zum ausgehenden 20. Jahrhundert — also mehr als hundert Jahre nach
Abbes Erkenntnis — 14sst sich feststellen, dass sich die 3D-Mikroskopie in einer
stiirmischen Entwicklung befindet. Zur Zeit ist die konfokale Einphotonen-
Fluoreszenzmikroskopie das am meisten eingesetzte 3D-Verfahren. Seit Mitte
der achtziger Jahre ist sie fast in jedes biologische Forschungslabor vorge-
drungen. Die Multiphotonenmikroskopie ist eine neuere Entwicklung deren
Starke u. a. in der grofleren Eindringtiefe in stark streuende Objekte ist. Die
Dreidimensionalitidt der Abbildung erreicht man lediglich durch den nichtlin-
earen Charakter der Anregung. Multiphotonenmikroskopie ist eine sich sehr
dynamisch entwickelnde, moderne Version der hochauflésenden Laserraster-
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mikroskopie. In Kombination mit der 4Pi-konfokalen Mikroskopie erzielt man
dreidimensionale Auflésungen, die noch vor ein paar Jahren kaum fiir méglich
gehalten wurden.

Zur Zeit ist die konfokale Einphotonenfluoreszenzmikroskopie das am
meisten eingesetzte 3D-Verfahren. Seit Mitte der 80er Jahre ist sie fast in
jedes biologische Forschungslabor vorgedrungen. Die Multiphotonenmikro-
skopie ist eine neuere Entwicklung, deren Stdrke u.a. in der grofleren Ein-
dringtiefe in stark streuende Objekte liegt. Die Dreidimensionalitét der Abbil-
dung erreicht man lediglich durch den nichtlinearen Charakter der Anregung.
Multiphotonenmikroskopie ist eine sich sehr dynamisch entwickelnde, mod-
erne Version der hochauflésenden Laserrastermikroskopie. In Kombination
mit der 4m-konfokalen Mikroskopie erzielt man dreidimensionale Auflsun-
gen, die noch vor ein paar Jahren kaum fiir moéglich gehalten wurden.
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10 Flusszytometrie

M. Hausmann

In diesem Kapitel soll der Versuch unternommen werden, eine kurze Ein-
fithrung und Ubersicht zur Technik der Flusszytometrie, auch Durchflusszy-
tometrie, Flussphotometrie oder Flow-Zytometrie genannt, zu geben. Wie der
Name schon sagt, werden hierbei Eigenschaften von Zellen und Organellen
in einem Flusssystem gemessen, das so konstruiert ist, dass es die Zellen
einzeln durch das Analysevolumen fiithrt und mit hoher Geschwindigkeit die
simultane Detektion einer Kombination von Eigenschaften ermoglicht. Typi-
scherweise kénnen bis zu 8 optische Parameter von bis zu 10 000 Partikeln pro
Sekunde gemessen werden. Moderne immunochemische Markierungsmetho-
den erlauben die spezifische Markierung einer Vielzahl von Zelleigenschaften,
die dank leistungsstarker schneller Computer in einigen 10-199 ms den Status
einer Zelle bestimmen. Zusétzlich besteht die Option, einzelne Partikel nach
einem vorgegebenen Parameterspektrum mit hoher Reinheit zu sortieren.

In den letzten 20 Jahren entwickelte sich diese Technik zum Routinev-
erfahren in vielen Bereichen der biologischen Forschung und klinischen Di-
agnostik, insbesondere in der Immunologie und Hématologie. Dariiber hin-
aus entdecken immer neue Anwendungsgebiete, wie z.B. die Umweltana-
lytik, das Potential der Flusszytometrie. Eine umfassende Ubersicht iiber die
vielfaltigen Variationen der Gerite und insbesondere der Anwendungen zu
geben, wiirde angesichts der in den letzten Jahren exponentiell angestiegenen
Zahl an Publikationen den Rahmen dieses Buches sprengen. Da der Markt
von Flusszytometern durch zwei amerikanische Firmen, Becton-Dickinson
und Beckmann Coulter (vorm. Coulter Electronics), dominiert wird, soll
nachfolgendend im Wesentlichen die Basistechnologie der triaxialen orthogo-
nalen Analysesysteme und der Tropfchensorter behandelt werden, wie sie in
deren Geréten hauptsichlich Verwendung findet. Fiir eine genauere Beschrei-
bung der axialen Anordnung mit geschlossenem Flusssystem, bei dem zur
Sortierung der Fliissigkeitsstrom kurzzeitig abgelenkt wird und das in erster
Linie die Firma Partec verfolgt, sei auf die Literatur verwiesen (z.B. [11]).
Ebenso befindet sich am Ende dieses Kapitels eine Ubersicht von Biichern,
die sowohl die physikalische Technik als auch die Anwendungen umfassend
beschreiben und eine Vielzahl von Primérliteratur zur gesamten Flusszytome-
trie liefern.
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10.1 Historie

Das erste Geriit zur Analyse von Zellen, das ein Flusssystem als Triger be-
nutzte, wurde 1934 von Moldavan vorgestellt [21]. Dabei wurden in erster
Linie Blutzellen piezoelektrisch gezahlt. Das Flusssystem, das mit diinnen
Kapillaren arbeitete, hatte jedoch noch erhebliche Probleme durch die Ag-
gregation von Partikeln. Dieses Problem wurde durch Verwendung einer Hiill-
stromfliissigkeit, d.h. eines laminar stromenden Fliissigkeitsmantels, der den
Partikelstrom umgab, Anfang der 50er Jahre geldst [6]. Gegeniiber einer
Glaskapillare mit harten Wéanden ist eine solche ,, Fliissigkeitskapillare“ elas-
tisch und daher weniger empfindlich gegen einen Verschluss duch Aggregation
der Zellen. Dieses Prinzip wird heute in allen Flusszytometern genutzt.

Ebenfalls Anfangs der 50er Jahre publizierte Coulter eine Methode, durch
Messung der elektrischen Charakteristik (Widerstandséinderung) einer Off-
nung beim Durchstrémen mit einer Zellsuspension in einer leitenden Fliissig-
keit die Grofle einer Zelle zu bestimmen. Diese Entwicklung fithrte zum
sog. ,,Coulter-Counter” [4]. Als einzige nichtoptische Analysetechnik in der
Flusszytometrie findet diese Technik heute breite Anwendung, insbesondere
in der hdmatologischen Diagnostik und Forschung.

Mitte der 60er Jahre fiihrten Kamentsky und Mitarbeiter mit Hilfe von
Spektrometern zum ersten Mal quantitative Messungen an Zellkonstituenten
in einem Zweiparamterflusszytometer durch, bei dem Optik und Proben-
strom orthogonal angeordnet waren. Bis zu 500 Zellen pro Sekunde konn-
ten analysiert werden [16]. Zur gleichen Zeit entwickelte Sweet einen High-
Speed-Oszillograph, der mit geladenen Tintentropfchen schrieb [31]. Nach
dem Prinzip dieses Tintenstrahldruckers baute Fulwyler den ersten Zellsor-
ter [9)].

Ende der 60er Jahre setzte sich in der biologischen Forschung die Fluo-
reszenzfarbung gegeniiber der bisher genutzten Absorptionsfirbung durch.
Das erste triaxiale, orthogonale Analysesystem, bei dem Probenstrom, Licht-
strahl und die optische Achse des Detektionssystems zueinander senkrecht
stehen, wurde in Los Alamos, USA, gebaut [33]. Erstmals kam hierbei ein
Argon-Tonen-Laser als Lichtquelle zum Einsatz.

Aus all diesen Einzelentwicklungen entstand schlielich ein Tropfchen-
sorter zur Analyse und Sortierung von Zellen nach Fluoreszenz- und Streu-
lichtparametern, der als ,,Urvater“ der heutigen Flusszytometer anzusehen
ist [3,14, 15]. Prinzipielle Anderungen dieses Systems nach Hulett und Bon-
ner sind bis heute praktisch nicht mehr vorgenommen worden. Es wurden
lediglich die Detektionskanile fiir die simultane Detektion von mehreren Fluo-
reszenzfarbtstoffen und die Zahl der Laseranregungslichtquellen erhoht
[1,8,17,29].

Mit Verbesserung der Sensitivitdt und Fluoreszenzausbeute der zur Ver-
filgung stehenden Fluorochrome wurde es moglich, kleinere Laser (z.B. luft-
gekiihlte Argon-Tonen- oder HeNe-Laser) einzusetzen, und so kompaktere
Laborgerite zu bauen. Schnellere Detektionselektronik und leistungsfihigere
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Computer erlaubten eine Erhohung des Durchsatzes an Probenmaterial und
gleichzeitig eine Miniaturisierung der Geriite. So bieten die relevanten Fir-
men heute Gerite vom vollautomatischen Kompaktgerét, das fiir die Analyse
bestimmter Fluorochrome und Antikérper im immunologischen Routinelabor
optimiert ist, bis hin zum flexiblen Multilaser-Multiparameter-Hochleistungs-
sorter fiir jede Art der biologischen und klinischen Forschung. Der Nutzer
kann aus einem breiten Spektrum von Analysatoren und Sortern die fiir
seine Applikation optimierte Version auswiahlen. Umfangreiche Software er-
laubt es, auch grofle Datenmengen hinsichtlich einer Vielzahl von Parametern
zu analysieren und dem Nutzer graphisch, quantitativ darzustellen. Fiir die
Diagnostik optimierte Systeme liefern dem Mediziner alle Daten in einer fiir
eine schnelle Diagnose bestmoglichen Darstellung.

10.2 Allgemeiner Aufbau und Prinzip
eines Flusszytometers

Der allgemeine Aufbau und der Ablauf einer Messung lisst sich anhand von
Abb. 10.1 beschreiben: Die Zellen oder subzelluldre Partikel, z.B. Zellkerne,
Organellen, Chromosomen etc., miissen zunichst aus ihrem jeweiligen Ver-
band isoliert und in Suspension gebracht werden. Hierin muss auch eine
eventuelle Fluoreszenzfiarbung, entweder direkt mit geeigneten spezifischen
Fluorochromen oder indirekt iiber Fluorochromantikérperkomplexe erfolgen.

Anschlielend wird die Probensuspension vom System angesaugt und/oder
durch ein entsprechendes Drucksystem in den laminaren Strom der meist
elektrisch leitenden Hiillstromfliissigkeit (z.B. NaCl-Losung oder PBS) eines
Diisensystems (Flusszelle) injiziert. Die Flusszelle ist so gebaut, dass der
Hiillstrom den Probenstrom hydrodynamisch auf einen Durchmesser in der
GroBlenordnung von typisch 10 wm fokussiert, sodass die Partikel einzeln nach-
einander den Analysepunkt durchqueren. Der fokussierte Fliissigkeitsstrom
durchquert den Analysepunkt entweder in einer rechteckigen Quarzkiivette
oder, nach Verlassen der Flusszelle durch eine Diise, als freier Fliissigkeits-
strahl (,Jet-in-Air®). Die Quarzkiivette hat typischerweise eine Kantenlinge
von 200-250 um und wird meist in den reinen Analysegerdten eingesetzt. Sie
erlaubt auch geringere Flussgeschwindigkeiten von 1-2m/s. Dagegen werden
fiir Tropfchensorter meist keine Kiivettensysteme eingesetzt (Ausnahme: die
frither von Ortho Diagnostics produzierten Geréte).

yJet-in-Air“-Systeme arbeiten mit Flussgeschwindigkeiten von typisch
10m/s. Der Jet wird durch eine Diise am Auslass der Flusszelle (meist durch
einen Uhr-Lagerstein hergestellt) auf 50-150 wm Durchmesser fokussiert. Zur
Herstellung der Tropfchen wird die Flusszelle durch einen Piezokristall in
Schwingungen in Richtung des Fliissigkeitsstrahl versetzt. Bei fester Fluss-
geschwindigkeit und gegebener Piezofrequenz von typischerweise 30-40 kHz
reifit der Fliissigkeitsstrahl an einer definierten Stelle ca. 5 mm unterhalb des
Analysepunkts tropfenweise ab.



218 M. Hausmann

Strahlaufladung
Probeninjektionsnadel

Elektronik
Computer

Photomultiplier

Laserblock |

Streulichtdetektor ¢ Jet

Po—

Ultraschallquelle

Piezoschwinger
der FluBzelle

Abb. 10.1. Prinzip eines Flusszytometers zur Sortierung von Biopartikeln (,,Jet-in-
Air“-System). Dargestellt ist die Modifikation mit hochfokussiertem Laser fiir Slit-
Scanning von Chromosomen (s. Kap.10.5.). Bei Routinegeriten ist im Gegensatz
zu Slit-Scan-Sortern der Laserfokus breiter als die Linge der zu analysierenden
Partikel (s. Kap. 10.3.2)

Fiir die Analyse werden ein oder mehrere Laser unterschiedlicher Wellen-
linge auf den Partikelstrahl fokussiert. Gemessen werden simultan Vorwirts-
streulicht in einem Winkel von etwa 5—20°, Seitwértsstreulicht um 90° und
typischerweise bis zu 6 Fluoreszenzparameter (abhingig von der Zahl der
zur Verfiigung stehenden Photomultiplier). Neueste Entwicklungen, die Ener-
gietransfereffekte geeigneter Fluorochrome ausnutzen, erlauben die simul-
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Abb. 10.2. Beispiel einer flusszytometrischen Messung: Dargestellt ist die
Haufigkeit von Fluoreszenzsignalen gegen die relative Fluoreszenzintensitdt von
Partikeln einer Chromosomensuspension nach Farbung mit DAPI Flusskaryotyp

tane Detektion von mehreren Fluoreszenzparametern, wobei nur eine Laser-
linie zur Anregung genutzt wird. Von den pro Partikel gemessenen Signalen
konnen Pulshohe, Halbwertsbreite oder Pulsfliche bestimmt und, logarith-
misch oder linear verstiarkt, vom Computer in Form eines Wertes eines Héufig-
keitshistogramms dargestellt werden (Abb. 10.2). Bei mehreren simultan ge-
messenen Parametern konnen die Parameter in beliebiger Kombination in
Form von zweidimensionalen Histogrammen (,dot-plot“) oder pseudodrei-
dimensionalen Verteilungen dargestellt werden. Aus diesen Histogrammen
werden die jeweiligen Sortierfenster per Software festgelegt.

Neben den optischen Parametern kann bei manchen Geriten auch noch
die Anderung des elektrischen Widerstands beim Durchgang der Zelle durch
die Diise gemessen werden (Coulter-Volumen). Meist sind jedoch Coulter-
Counter eigenstidndige, reine Analysegerite, die im Gegensatz zu Flusszyto-
metern keine optischen Messungen oder Sortierungen zulassen.

Pro Messung kénnen im Flusszytometer jeweils simultan zwei Subpopu-
lationen sortiert werden. Dazu werden die Tropfchen, bevor sie sich vom
Fliissigkeitsstrahl trennen, dann elektrisch positiv oder negativ {iber den
Hiillstrom mit einem Spannungspuls von ca. £100V aufgeladen, wenn das
analysierte Partikel die entsprechenden Werte in dem zuvor festgelegten Pa-
rameterfenster erfiillt. Im Schnitt tréagt nur jedes zehnte Trépfchen ein Par-
tikel. Hiufig werden zur sicheren Trennung 3-5 Tropfchen pro Sortierpuls
geladen. Die Tropfchen fliegen schlieflich durch ein Kondensatorfeld von eini-
gen kV Potentialdifferenz (typisch £2kV), worin die geladenen Tropfchen in
entsprechende Sortiergefifle, auf Nitrozellulosefilter oder auf Objekttrager fiir
die Mikroskopie sortiert werden.
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Wiéhrend reine Analysatoren heute Partikelraten von bis zu 10000 Par-
tikeln pro Sekunde detektieren und verarbeiten koénnen, sind die Sortier-
raten i. Allg. geringer. Abhéngig vom Sortiergut und der geforderten Reinheit
(meist grofer als 90%; technisch iiber 99% machbar) sind in der Praxis Par-
tikelraten von einigen 100 bis zu 1000/s iiblich.

10.3 Technische Aspekte

10.3.1 Lichtquellen

Als Lichtquellen kénnen Bogenlampen (Xe, Hg) genutzt werden. Allerdings
spielen sie heute kaum noch eine Rolle. Laserlichtquellen werden aufgrund
ihrer Monochromasie und hohen Fokussierbarkeit bevorzugt. Dabei findet der
Argon-Tonen-Laser mit seinen Hauptlinien bei 488 nm und 514 nm die stérkste
Verbreitung. Insbesondere die Linie bei 488 nm eignet sich fiir die Anregung
von Fluorescein und Phycoerythrin, zwei fiir die Antikérpermarkierung in der
Immunologie hiufig verwendete Fluorochrome. Luftgekiihlte Laser von teil-
weise nur 15 mW Leistung werden hier in Routinegeriten eingesetzt. Daneben
werden groflere (wassergekiihlte) Argon-Tonen-Laser verwendet, die z.B. auch
die Linie bei 458 nm und die UV Linien zwischen 333 nm und 363 nm mit
entsprechender Intensitét liefern.

Ergénzt wird das Linienspektrum des Argon-Ionen-Lasers durch den
Krypton-Ionen-Laser mit Linien beispielsweise bei 530, 568 oder 647 nm. Fiir
Streulichtmessungen sowie fiir Farbstoffe, die bereits bei wenigen mW Leis-
tung eine hohe Fluoreszenzintensitéit zeigen, werden HeNe-Laser bei 633 nm
und 543 nm verwendet. Schliellich werden noch Argon-Ionen- oder Krypton-
Ionen-Laser-gepumpte Farbstofflaser sowie verstérkt luftgekiihlte Helium-
Cadmium-Laser verwendet, die bei einer Wellenlinge von 325nm bis zu
10mW Leistung liefern.

10.3.2 Anregungsoptik

Die Grofle des Laserfokus lésst sich mit Hilfe der Optik Gauf3-formiger Strah-
len bestimmen. Dabei wird die Ausdehnung des Laserstrahls durch den je-
weiligen Abstand der 1/e2-Intensititspunkte des GauB-férmigen Strahlpro-
fils gegeben. Typischerweise werden die Laserstrahlen in Flusszytometern
auf einen elliptischen Fokus von 20-50 um Durchmesser in Richtung des
Partikelstroms und 80-150 um senkrecht dazu. Dies gewé&hrleistet trotz der
inhomogenen Intensitdtsverteilung des Laserstrahls um den Fokus herum
auch bei geringen Leistungen eine Fluoreszenzanregung im Sittigungsbe-
reich des Fluorochroms fiir alle méglichen Partikeltrajektorien innerhalb des
Fliissigkeitsstrahls.

Die einfachste Form einer Fokussieroptik wird durch eine Kombination
von zwei gekreuzten Zylinderlinsen unterschiedlicher Brechkraft realisiert,
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wobei die horizontale und vertikale Fokussierung zun#chst unabhéngig von
einander betrachtet werden kénnen.

Fiir die Berechnung soll die Néaherung diinner, unendlich ausgedehnter
sphérischer Linsen angenommen werden, was bei einem Linsendurchmesser
D > 1,7d (d = Strahldurchmesser des Laserstrahls) als erfiillt anzusehen ist.
Die Losung der Wellengleichung

Au+Eu=0,

mit u = elektrische Feldstirke und k = 27/A (A = Wellenlénge) ergibt fiir
einen Laser im reinen TEMgy-Mode:

u(r, z) = cw“(’z) exp (w_(z;) exp [—z‘ ( 227“(; n kz) — i@} ,

¢ = Konstante, wy = w(0) = Strahltaille (0 kleinster Strahlradius), w(z) =
Strahlradius, definiert als den 1/e-Abfall der Amplitude der Feldstirke senk-
recht zur Ausbreitungsrichtung, z, r = radialer Abstand von der Strahlmitte,
R(z) = Radius der Flichen konstanter Phase (Wellenfronten),

A
& = arctan (2) .
TW§

@ ist eine langsam sich mit z &ndernde Grofle, die die Phasenschift zwischen
ebener Wellenfront und GauB-formigem Laserstrahl beschreibt (€(0) = 0;
P(z — 0) =7/2).

Strahlradius und Kriimmungsradius lassen sich schreiben als

w(z):w0~1/1+(i)2
R(z) =2 /1 + (%R) (R(0) = 00 R(z — 00) = 2) ,

2
TWq

wobei zg = —* die sog. Rayleigh-Lénge ist, bei der die Wellenfrontkriim-
mung ihr Minimum durchliduft. Die Intensitéit eines Laserstrahls ergibt eben-
falls wieder eine Gauf-Funktion

wobei fiir 7 = w(z) die Intensitiit auf 1/e? der maximalen Intensitit bei z
abgefallen ist.

Ein Gauf-Strahl divergiert also stets von der Strahltaille aus. Fiir z >
zp lésst sich die Divergenz als Asymptote zum hyperbelférmigen Strahlrand
(Abb. 10.3) beschreiben:

A

71"(1}0'

Die Strahltaille beschreibt den Fokusdurchmesser. Je kleiner diese ist,
desto stirker divergiert ein Laserstrahl. Definiert man als Fokustiefe A den
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z=0 Zg

A 4

Abb. 10.3. Divergenz eines Gauf-féormigen Laserstrahls

Strahlbereich einer 10% Aufweitung, so ldsst sich diese schreiben als

2

22(w = 1,1wy) = A = 09172 = 2.88% .

Fiir die Fokussierung Gauf-Strahlen durch eine unendlich ausgedehnte
ideale Linse gilt, dass ein Gauf3-Strahl wiederum in einen Gauf3-Strahl trans-
formiert und eine Strahltaille wg; in eine Strahltaille wgs abgebildet wird.
Abbildung 10.4 stellt dies schematisch dar; dabei sei Z; die Gegenstands-
und Z, die Bildweite.

Mit Hilfe der Linsentransformationsfunktion

2
T = exp (—z?}) ,

f = Brennweite, ergibt die Fresnel-Transformation:
2 (Zy = f)
(Z1 = )2+ 23
f2
(Zy = f)?+ 2k

Zy= [+

Wo2 = Wo1

Z4 23

& »le
< L

>
>

Abb. 10.4. Fokussierung eines Gauf-férmigen Strahls an einer idealen, diinnen
Linse
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10.3.3 Detektionsoptik

Fiir die Detektion von Fluoreszenz- und Seitwértsstreulicht sollte die Sammel-
optik eine moglichst hohe numerische Apertur besitzen, um einen moglichst
hohen Anteil des Lichts zu registrieren. In einigen Flusszytometern hat man
dazu auf der zur Sammellinse gegeniiber liegenden Seite des Flusssystems
einen sphérischen Spiegel montiert, dessen Fokalpunkt im Schnittpunkt von
Anregungslaserstrahl und Probenstrom liegt. Im Fall von Vorwértsstreulicht
besteht dieses Empfindlichkeitsproblem nicht. Hier ist nur darauf zu achten,
dass der primére Laserstrahl ausgeblendet wird. Die Detektion erfolgt mit
einer Photodiode.

Streulichtmessungen werden als Diskriminationsparameter nach Grofle
und Gestalt herangezogen. Fiir Partikel kleiner als die Wellenléinge wird die
Steuung durch die Rayleigh-Theorie, fiir groflere Partikel durch die Mie-
Theorie beschrieben, die eine exakte Losung der Maxwell-Gleichungen fiir
homogene, kugelférmige Partikel darstellt.

Im Fall inhomogener, nicht kugelférmiger Partikel, wie sie Zellen oder
andere biolgische Proben bieten, ist man auf Niherungen angewiesen wie z.B.
die Rayleigh-Gans-Approximation oder andere komplexe numerische Néhe-
rungen, die heute mit leistungsfihigen Computern berechnet werden kénnen.
Da all diese Ansdtze den Rahmen dieses Kapitels iibersteigen, sei an dieser
Stelle auf Kap.5 des Lehrbuches von Melamed et al. verwiesen, sodass ich
mich auf eine kurze, mehr intuitive Beschreibung beschranken kann.

Man stelle sich die Oberfliche eines Partikels aus einer Reihe kleiner
Dipole zusammengesetzt vor, die von der anregenden Lichtquelle in Schwin-
gungen versetzt werden. Das Streulicht setzt sich dann aus den Einzelwellen
von diesen Dipolen zusammen. Da die Dipole alle in Phase angeregt werden
und einen festen rdumlichen Abstand zueinander haben, hingt die Intensitét
des gestreuten Lichts von der Interferenz der Einzelwellen und deren relativen
Phasenbeziehung ab.

Zur Vereinfachung und ohne Beschriankung der Allgemeinheit seien die
Dipole in einer Reihe senkrecht zum anregenden Lichtstrahl mit festen Ab-
stdnden zueinander angeordnet. In Vorwértsrichtung sind somit alle Dipole
in Phase. Die Intensitéit des Verwartsstreulichts ist damit proportional zum
Quadrat der Gesamtzahl der Dipole. Fiir die Praxis ist das Vorwértsstreulicht
damit stark von der Grofle der Partikel abhéngig.

Nimmt man nun weiter an, dass das Maximum der Abstinde der Dipole in
der Grofle von etwa der halben Wellenlédnge des anregenden Lichts sein kann,
so konnen beim Seitwértsstreulicht einige Wellenziige destruktiv interferieren.
Wird das gemessene Partikel nun gréler, ohne die Regelméfligkeit seiner Form
(hier lineare Anordnung der Dipole) zu &ndern, so erhéht sich die Zahl der
destruktiven Interferenzen. Die Intensitdt des Seitwértsstreulichts veréndert
sich nur unwesentlich. Veriindert man aber die Anordnung der Dipole, d.h.
die Form der zu messenden Partikel, so konnen die destruktiven Interferenzen
verschwinden, und die Streulichtintensitit dndert sich.
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Aufgrund dieser einfachen Darstellung wird klar, dass Vorwértsstreulicht
ein relativer Groflenparameter, wihrend Seitwértsstreulicht eher ein rela-
tiver Formparameter ist. Streulichtparameter werden daher meistens auch
eingesetzt, um bei spezifischen Fluoreszenzmarkern Zellen von Debris (Zell-
bruchstiicken etc.) zu diskriminieren.

Fluoreszenzmessungen liefern bei den meisten biologischen Objekten die
wesentliche Information. Eine Vielzahl von Farbstoffen und insbesondere
Farbstoffantikdrperkomplexen unterschiedlicher Spezifitit stehen heute dem
Nutzer kommerziell zur Verfiigung. Je nach Ausriistung verfiigen Flusszyto-
meter iiber 2-6 Photomultiplier teilweise unterschiedlicher spektraler Emp-
findlichkeit. Diese Photomultiplier werden entlang des Detektionsstrahlen-
gangs angeordnet, der senkrecht zum Probenstrahl und zum anregenden
Laserstrahl steht. Neben Seitwértsstreulicht konnen so bis zu fiinf Fluo-
reszenzfarben simultan detektiert werden. Prinzipiell kann die Zahl der De-
tektoren jedoch auch hoher sein. Dabei miissen die Detektionskanile durch
eine geeignete Kombination optischer Filter spektral separiert werden. Zur
Verfiigung stehen:

1. Bandpassfilter (bp), deren Transmissionsspektrum durch die Halbwerts-
breite um die Maximalwellenldnge gegeben ist;

2. (dichroitische) Langpassfilter (Ip), die oberhalb eines bestimmten Wellen-
lingenwertes (gegeben durch den 50% Kantenwert) transmittieren;

3. (dichroitische) Kurzpassfilter (kp), die unterhalb eines bestimmten Wel-
lenléngenwertes (gegeben durch den 50% Kantenwert) transmittieren.

Dabei nutzt man aus, dass verschiedene Fluorochrome mit derselben Laser-
wellenldnge angeregt werden koénnen, sich jedoch in ihrem Emissionsspektrum
unterscheiden. Hierzu eignen sich besonders kombinatorische Farbstoffkonju-
gate, wie z.B. Phycoerythrin/Texas Red oder Phycoerythrin/Cyanin 5, bei
denen der erste Farbstoff absorbiert und iiber direkten Energietransfer den
zweiten zur Fluoreszenzemission anregt. In Tabelle 10.1 soll fiir die nacheinan-
der folgende Anordnung der Detektionskanéle ein Beispiel gegeben werden.

Tabelle 10.1. Anregung bei 488 nm (Argon-Ionen-Laser)

Detektionskanal 1:  Dichroit 500 nm lp + 488/10 nm bp
fiir Streulicht

Detektionskanal 2:  Dichroit 560 nm lp + 530/30 nm bp
fiir Fluorescein Fluoreszenz

Detektionskanal 3:  Dichroit 600 nm lp + 580/30 nm bp
fiir Phycoerythrin Fluoreszenz

Detektionskanal 4:  Dichroit 640 nm lp + 620/30 nm bp
fiir Phycoerythrin/Texas Red Fluoreszenz

Detektionskanal 5: 660 nm lp fiir Phycoerythrin/Cyanin 5 Fluoreszenz
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In jiingster Zeit wurde eine Vielzahl neuer Fluorochrome entwickelt, die
ein breites Spektrum fiir kombinatorische Farbung bilden und fiir die klini-
sche Routine bereits an Antikorper gekoppelt ,,ready to use* geliefert werden.

10.3.4 Hydrodynamik von ,,Jet-in-Air“-Trépfchensortern

Wiéhrend man bei Kiivetten von einer laminaren Stromung mit einem voll-
stdndig ausgebildeten paraboloiden Stromungsprofil ausgehen kann, welches
dem Hagen-Poiseulle-Gesetz folgt, sind ,, Jet-in-Air“-Systeme hydrodynamisch
komplexer und verfiigen iiber verschiedene variable Parameter, die die Sortie-
rung beeinflussen kénnen. Daher sollen einige physikalische Aspekte hierzu
am konkreten Beispiel einer typischen Flussdiise dargestellt werden.

Die Abhéngigkeit der Flussgeschwindigkeit vom Hiillstromdruck p ldsst
sich durch die Bernoulli-Gleichung abschétzen:

p=5@-7).
Uy = mittlere Hiillstromgeschwindigkeit, 7, = mittlere Jetgeschwindigkeit, p
Dichte der Hiillstromfliissigkeit.

Durch die hydrodynamische Fokussierung in der Diise gilt

Ejet > UHuellstrom »

sodass

_ /2p
Vjet = -
p

wird. Mit der Annahme von Wasser als Hiillstrom und der Druckangabe in
[psi] (1 psi= 6,89 - 103 Pa; typisch fiir amerikanische Gerite) gilt

Tiet = 3,7/p [%] .

Bei einer Diisenoffnung von z.B. 84 pm Durchmesser und einer mittleren
Geschwindigkeit 7 von 10m/s am Diisenausgang ergibt sich fiir Wasser bei
Raumtemperatur eine Reynolds-Zahl

Re = 97 _ s40.
7

(d = Diisendurchmesser; p = Dichte; 7 = dynamische Viskositéit), d.h. die
Bedingungen fiir laminare Strémung (Re < 2000) sind erfiillt.

Die zylindrische Offnung des Lagersteins formiert einen Fliissigkeitsstrahl
von 76 um Durchmesser. Benutzt man fiir eine Rohrstromung das Gesetz von
Hagen-Poiseuille und eine Reibungskraft

F = 2xrindv/dr,
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(r = Abstand von Rohrmitte; | = Linge des Rohrs; = dynamische Viskosi-
tét; dv/dr = Geschwindigkeitsgradient der Fliissigkeit), so ldsst sich

v(r)=2v- (1 - ;22)

(7 = mittlere Geschwindigkeit; R = Rohrradius) fiir ein vollstindig ausge-
bildetes parabelformiges Geschwindigkeitsprofil bestimmen. Der Lagerstein
habe eine Dicke von 470 pm. Nach [32] entwickelt sich ein parabelférmiges
Geschwindigkeitsprofil in einer Rohre geméf

1 1 T 7
== {0,169 + 278 L o681 (”) — 0,550 <”)] -d-Re,
4 v/unr VM U

x = Abstand vom Rohreinlass, d = Rohrdurchmesser, Re = Reynold-Zahl,
v/vp = mittlere/maximale Flussgeschwindigkeit mit 0 < vps /v < 2.

Fiir vpr /T = 2 hat sich die Parabel voll ausgebildet. Dies entspriiche fiir
d = 84 um und R = 840 einer Strecke z = 2,0 mm. Bei 470 um ist vy /7 = 1,5;
d.h. die Parabel hat sich an den Seiten bis zu etwa R/2 ausgebildet. Fiir den
Fliissigkeitsstrahl am Diisenaustritt ist damit um einen zentralen Bereich von
ca. 35 um Durchmesser die Geschwindigkeit konstant.

Nach Austritt aus der Diise werden die dufleren Fliissigkeitsschichten
beschleunigt und die inneren abgebremst, da die Reibung an den Rohrwénden
wegfiillt. Der Jet verjiingt sich aufgrund der Impulserhaltung, und es stellt
sich eine konstante Geschwindigkeit iiber den Jetquerschnitt ein. Mit M, dem
Impuls pro Zeit, und dm, einem pro Zeit stromenden Massenelement, ergibt
sich

R R
M= / v(r)ydm = / pv(r)2mrdr.
0 0
Fiir eine im Rohr vollstdndig ausgebildete Geschwindigkeitsparabel wird

M= gdﬁ%ﬁ{p
(dgr = Rohrdurchmesser; T = mittlere Geschwindigkeit im Rohr) und fiir
eine konstante Jetgeschwindigkeit wird

m _

M = Zdeetvjzetp.

Damit wird
V3

djct == Td R -
Zur Tropfchenbildung wird die Diise mit einem Piezokristall gekoppelt und
zu Schwingungen in Richtung des Fliissigkeitsstrahls angeregt. Die Bewe-
gung der Diise deformiert die inkompressible Fliissigkeit, wobei potentielle
Energie in der Oberflichenspannung gespeichert wird. Im Bezugssystem des
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Fliissigkeitsstrahls bildet sich eine exponentiell anwachsende, stehende Welle
aus. Die Abschniirung des Strahls findet zwischen zwei Amplitudenmaxima
im Abstand der Wellenlénge an definierter Stelle statt. Das so abgetrennte
Fliissigkeitselement nimmt idealerweise die energetisch giinstige Kugelform an.

Die Tropfchenbildung von zylindrischen Fliissigkeitssdulen wurde theo-
retisch erstmals von Lord Rayleigh [26,27] behandelt. Aufbauend auf Ver-
suchen von [12] werden bei [36] theoretische Untersuchungen zum Zerfall eines
nichtzdhen und zidhen Fliissigkeitsstrahls mit und ohne &uflere Luftkrifte un-
tersucht. Weitere Experimente zum Trépfchenabriss findet man bei Merring-
ton und [20] sowie zum Einfluss von grofien Partikeln auf den Tropfchenabriss
bei [30]. Im Folgenden sollen kurz die wesentlichen Punkte zusammengefasst
werden [36].

Auf einen Fliissigkeitszylinder von Radius a wirke die Oberfliichenspan-
nung « und der relative Druck p = «/a (Abb.10.5). Eine Auslenkung 4
dndere den Druck um Ap:

1 1
p+Apa(+>,

ay ag
mit
1 026 1 1 4 1 9%
—=— und —=--—<- - = —
ay Ox? as a a®* a?0¢?

(fiir ag = a+0, d < a) (Annahme: Zylinderkoordinaten z, ¢ und nach auflen
gewolbt (negatives Vorzeichen)).

s
9¢2

fiir rotationssymmetrische Auslenkung. Damit wird

0% 6

=0

Abb. 10.5. Veranschaulichung der Tropfchenbildung im Fliissigkeitszylinder
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Sei & = 2% und - f = vjet, (A = Wellenlénge, f = Piezofrequenz), dann wird

2w T
d = g cos (Ax) = dp cos (§E>

und
_ 2
Ap=-23(1-¢).
Daraus ergeben sich folgende Bedingungen:

1. £<1= A>2ma,Ap < 0:§ wichst an und der Jet wird instabil.
2. £ =1= X =2wa, Ap = 0 : Der Jet bleibt stabil.
3. &> 1= X< 2ma, Ap > 0: 6 nimmt ab und der Jet wird zylindrisch.

Vjet

Fiir die Tropfchenbildung ist es also notwendig, dass A > 2wa oder f <
wird (fiir vje; = 10m/s und @ = 38 um = f < 83 kHz). Eine Storung § wachse
dann exponentiell mit der Wachstumskonstante p an [27]

5 = dpett cos ({E) .

a

Aus der Betrachtung der Druckverhéltnisse in einer Scheibe des Fliissigkeits-
zylinders ergibt sich ndherungsweise die Bewegungsgleichung fiir § [36]:

9?6 3n 9% a ( . 2826)

o2 p otdx? 2pa a2

¢ a2
Es folgt mit obigem Ansatz fiir

(1-¢)¢

(67

31
W — &=
pa

(n = Viskositét, p = Dichte) oder

«a 2\ (2 31 22
spar (1€ *(Wﬁ)]

Fiir eine nichtzihe Fliissigkeit (n = 0) wird

2pa?

1/2
3
2 pa?

= &+

«

= (1-e)e.

2pa’

Mit &pnax = V0.5 wird

N o (%
M= fmax = 8pa3 .

Fiir den Fliissigkeitsjet ergibt sich unter der Annahme einer Oberflichenspan-
nung von Wasser bei 20°C (o = 0.073X) ¢ pipnax = 1,3 - 10*[1]. Nimmt man
eine typische Zeit T von 500 us fiir den Tropfchenabriss, so ergibt sich eine
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Amplitude §y = 7 fiir die Primérstorung in der Gréfilenordnung von
57nm.

Wichtig fiir die Tropfchenbildung ist die Wellenldnge bzw. Frequenz bei
gegebener Jetgeschwindigkeit. Fiir A = vjet/f ergibt sich

Amin = deet
fir £ = 1 (djer = Jetdurchmesser)

iy = 4,508

)\ t —
o gmax

Amax — oo fiir &€ — 0.

In der Praxis ist noch der Einfluss des Luftdrucks auf die Oberflichenspan-
nung zu berticksichtigen. Unter der Annahme, dass vje, klein gegen die Schall-
geschwindigkeit ist, ldsst sich ndherungsweise fiir p schreiben:

377 @ PLuftUzt
2 2 2\ ¢2 je
0 g2 — 1— D2 et

£ fo(8),

wobei 7 die Viskositét, p die Dichte der Jetfliissigkeit, a der Radius des Jets
und fo(€) der Quotient aus zwei Hankelfunktionen H(€) und Hy (&) ist.
Experimentell ergibt sich

/\min < )\opt < 4a508djet < )\max < 1deet .

Somit ldsst sich der Tropfchenabriss und damit der Abstand zum Analy-
sepunkt durch folgende Parameter variieren:

1. Durchmesser der Diise und damit des Jets,
2. Jetgeschwindigkeit,

3. Piezofrequenz,

4. Piezoamplitude.

Fiir einen Jet von 76 wm ergibt sich als giinstig in der Praxis ein Trépfchenab-
riss nach 16 Tropfchen. Bei Verwendung verschiedener Diisen 1 und 2 mit
entsprechenden Jetdurchmessern d; und de, lassen sich die jeweiligen Be-
dingungen ineinander {iiberfithren, wenn man folgende Verhéltnisse fiir die
Driicke p; in Diise 1 und ps in Diise 2 bzw. die entsprechenden Frequenzen
f1 und fo berticksichtigt:

p1_ dy vi

pa  di V2

ho_ | _ o
f2 d% pg'
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10.4 Fluoreszenzmarkierung

Die fiir die Flusszytometrie wichtigsten Eigenschaften eines Fluoreszenzfarb-
stoffs sind dessen Absorptionsspektrum, fiir das geeignete Laserwellenldngen
zur Verfiigung stehen miissen, und dessen Emissionsspektrum, das moglichst
wenig mit dem anderer Farbstoffe iiberlappen soll, sodass es durch geeignete
Filter separierbar ist. Schlief8lich spielen Quanteneffizienz und Photostabilitét
eine weitere Rolle fiir die Sensitivitit der Messung. Daneben muss beachtet
werden, dass Fluorochrome ihre spektralen Eigenschaften abhéingig von ihrer
molekularen Umgebung, dem pH, der Anwesenheit bestimmter Ionen usw.
dndern konnen. Dies nutzt man z.B. bei DAPI, dessen Fluoreszenzintensitét
bei Anlagerung an doppelstringige DNA etwa um einen Faktor 18 steigt,
oder Acridine Orange, dessen Fluoreszenzwellenlinge von der Bindung an
einzelstringige (rot) oder doppelstringige (griin) Nukleinsduren abhéingt. Ein
anderes Beispiel stellen die bereits besprochenen kombinatorischen Farbstoff-
konjugate oder das Quenchen der Fluoreszenz von Hoechst 33342 in Anwe-
senheit von Bromdesoxyuridin dar.

Es gibt grundsétzlich zwei Klassen von Fluorochromen in der Flusszy-
tometrie; die einen binden mehr oder weniger spezifisch direkt an innere
Strukturen von Zellen (z.B. DNA), die anderen binden an spezifische Sonden.
Monoklonale Antikérper sind hierbei die am meisten verwendeten Sonden.
Durch ihren Einsatz hat sich die Flusszytometrie auf ihrem Hauptanwen-
dungsgebiet, der immunologischen Zellcharakterisierung, weltweit zu einer
Routinetechnik entwickelt, die in nahezu jeder grofieren Klinik zu finden ist.

Monoklonale Antikérper sind entweder direkt (kovalent) mit Farbstoffen
markiert oder indirekt, z.B. iiber eine Biotin-Streptavidin-Briicke oder iiber
einen weiteren Antikorper gegen Immunglobulin. Dies wird ausfiihrlich in
dem am Ende zitierten Buch von Polak und van Noorden beschrieben. Mitt-
lerweile ist jedoch ein breites Spektrum direkt markierter monoklonaler An-
tikérper und markierter Antiimmunglobuline von verschiedenen Herstellern
kommerziell erhéltlich, sodass es selten notwendig sein wird, eigene Reagen-
zien im Labor herzustellen. Tabelle 10.2 fasst einige Fluorochrome fiir die
Antikérpermarkierung und ihre Absorptions- und Emissionsmaxima im unge-
bundenen Zustand zusammen.

Von der zweiten Klasse an Fluorochromen, die spezifisch an innere Zell-
strukturen bilden, stellen die, die stochiometrisch an Nukleinsduren binden,
fiir quantitative Messungen in der Zellbiologie und Zytogenetik die wichtig-
ste Gruppe dar. So konnen hiermit z.B. Zellzyklusuntersuchungen iiber DNA-
Histogramme, Vitalitdtsuntersuchungen in der Strahlenbiologie, Untersuchun-
gen zur Zellproliferation und zu Apoptose, aber auch Flusskaryotypisierung
oder biologische Dosimetrie durchgefiihrt werden. Tabelle 10.3 fasst einige
dieser Farbstoffe und ihre Absorptions- und Emissionsmaxima im an Nukle-
insduren gebundenen Zustand zusammen.
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Tabelle 10.2. Fluorochrome fiir die Antikérpermarkierung

Fluorochrom Absorptionsmaximum Emissionsmaximum
[nm] [nm)]
Fluorescein 495 520
Phycoerythrin-R 495,564 576
Texas Red 596 620
Phycoerythrin/Texas Red Konj. 495 620
Phycoerythrin/Cyanin 5 Konj. 495 670
Coumarin 357 460
Allophycocyanin 650 660

Tabelle 10.3. Fluorochrome fiir Zellzyklusuntersuchungen

Fluorochrom Absorptionsmaximum Emissionsmaximum
[nm] [nm]

Interkalatoren

Propidium Jodid 495, 342 639

Ethidium Bromid 493, 320 637

Acridine Orange 503 530 (DNA), 640 (RNA)

AT-Farbstoffe

Hoechst 33258 395 450

Hoechst 33342

(farbt auch vitale Zellen) 395 450

DAPI (4’, 6-Diamidino-

2-phenylindol) 372 456

GC-Farbstoffe

Mithramycin 445 569

Chromomycin A3 430 580

AT-Farbstoffe: Adenin, Thymin bevorzugend
GC-Farbstoffe: Guanin, Cytosin bevorzugend

10.5 Slit-Scan-Analyse und Sortierung

Wiéhrend die bisher beschriebene Technik ldngst als ,,Black Box“ Einzug
in das klinische Routinelabor gehalten hat, stellt die Slit-Scan-Analyse und
Sortierung eine Sonderform dar, die bisher einigen Forschungs- und Entwick-
lungslabors vorbehalten blieb. Die Ursachen liegen einerseits in den erhohten
physikalischen Anforderungen hinsichtlich der optischen Auflésung und Kom-
plexitiat der Datenverarbeitung, andererseits darin, dass bisher die Hauptan-
wendung auf dem Gebiet der Chromosomenanalyse lag, was hohe physiko-
chemische Anforderungen an Praparation und Fluoreszenzmarkierung stellt.
Trotzdem soll auf diese Technik wegen ihres méglichen groflen Anwendungspo-
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tentials hier eingegangen werden. Eine iibersicht mit weiterfiihrenden Litera-
turangaben findet man u.a. in [13].

Das wesentliche Potential eines Slit-Scan-Systems liegt in der Moglichkeit,
sehr schnell sehr viele Chromosomen (typisch bis zu 1000/s) zu analysieren
und seltene Aberrationen zu detektieren und zu sortieren. Dies erlaubt den
Einsatz in der sog. ,,biologischen Dosimetrie“, d.h. gerade dann, wenn keine
physikalischen Messmethoden zur Verfiigung stehen, anhand der Rate be-
stimmter Chromosomenaberrationen (dizentrische Chromosomen, Transloka-
tionschromosomen) auf die Dosis einer individuellen Strahlenexpositon zu-
riickzuschlieBen.

Aufgrund ihres Geschwindigkeitsvorteils gegeniiber klassischen nichtau-
tomatisierten Mikroskopieverfahren war die Slit-Scan-Durchflusszytometrie
homogen fluoreszenzgefiarbter Chromosomen bereits vor 10 Jahren eine inter-
essante Alternative fiir die biologische Dosimetrie auf der Basis dizentrischen
Chromosomen. Das Prinzip ist in Abb.10.1 bereits dargestellt. Nachdem
die mitotischen Zellen mechanisch aufgebrochen sind, werden die isolierten
Chromosomen in Suspension geeignet fluoreszenzgeférbt. Diese Suspension
wird im Slit-Scan-Durchflusszytometer in den Hiillstrom injiziert, sodass die
Chromosomen nacheinander den Fokus eines bandférmig auf 1-2um Breite
fokussierten Laserstrahls durchqueren. Im Fall einer Mehrfachanregung sind
zwei schmale Bénder der Anregungsstrahlung hintereinander zu durchlaufen.

Aufgrund der hydrodynamischen Fokussierung werden die Chromosomen
mit ihrer Langsachse in Richtung des Fliissigkeitsstrahls und senkrecht zu
dem abtastenden Laserstrahl orientiert. Die beim Durchgang des Chromo-
soms durch einen bandférmigen Laserfokus angeregte Fluoreszenz wird durch
Photomultiplier registriert und fithrt zu einem zeitlich aufgelosten Slit-Scan-
Profil, das der lokalen Fluoreszenzverteilung auf dem Chromosom entspricht.
Die Verdoppelung der Detektionseinheit erlaubt beim Einsatz entspechender
optischer Filter die simultane Aufnahme von zwei Fluoreszenzfarben.

Bei einer direkten DNA-Firbung (z.B. mit DAPI oder Propidium-Jodid)
besitzt dieses Chromosomenprofil ein charakteristisches Minimum im Bereich
des Zentromers, dessen relative Lage einen Klassifikationsparameter normaler
Chromosomen darstellt. Bei dizentrischen Chromosomen erhélt man das Pro-
fil eines verldgerten Objekts mit zwel Zentromerminima (Abb. 10.6).

Eine weitere Verbesserung der biologischen Dosimetrie kénnte, wie auch
in der Mikroskopie, mittels einer Translokationsanalyse von Metaphasechro-
somen peripherer Lymphozyten angestrebt werden. Bei einer Markierung
durch Fluoreszenz-in-situ-Hybridisierung (Ubersicht: [5]) von bestimmten
Chromosomen in einer Suspension fiir griine FITC-Fluoreszenz und mit Ge-
genfirbung aller Chromosomen mit einem DNA-Farbstoff, z.B. mit Propi-
dium-Jodid fiir rote Fluoreszenz oder mit DAPI fiir blaue Fluoreszenz, sind
Translokationschromosomen zusétzlich durch ein Profil mit hoher FITC-Fluo-
reszenz des markierten Chromosomenanteils und mit niedriger FITC-Fluores-
zenz des nicht markierten Teils desselben Chromosoms charakterisiert.
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Integral: 9676
Lénge: 7,3 pm
Hoéhe: 133

] / /—\ Cl (Lange): 0,52

Cl (Fliche): 0,55

Chromosom

0 1,0 2,0 Hs
Dizentrisch Integral: 15766
Lange: 11,6 ym
- Héhe: 158
Cl (Léange): -
T I T I T
0 1,0 2,0 Ms

Abb. 10.6. Slit-Scan-Profil eines monozentrischen Chromosoms und eines dizent-
rischen Chromosoms. Aufgetragen ist die relative Fluoreszenzintensitét von Propid-
ium Jodid gegen die Flugzeit des Chromosoms durch den Laserfokus in Einheiten
von 10ns. Bei konstanter Flussgeschwindigkeit entspricht dies der relativen Chro-
mosomenlénge (v = 10m/s: 10ns entsprechen 100nm). Die senkrechten Linien
kennzeichnen Anfang und Ende des Profils sowie Zentromer- bzw. Maximumposi-
tion, die automatisch berechnet werden. CI = Zentromerindex = relative Lage des
Zentromers auf dem Chromosom

Bei dem Slit-Scan-Verfahren bestimmen Signalfolge und Signalldnge eines
Chromosomenprofils sowie die Flussgeschwindigkeit die Anforderung an ein
Datenverarbeitssystem. Fiir den Einsatz in der biologischen Dosimetrie ist
nicht nur eine entsprechende Verarbeitungsleistung wichtig, sondern auch eine
Mess- und Bedienungsumgebung, die den Routineeinsatz und die Analyse
grofler Partikelzahlen in einer einzigen Messung ermdoglicht. Das Fluoreszenz-
profil eines Chromosoms hat bei einer Flussgeschwindigkeit von 10m/s und
einer typischen Chromosomenléinge von 2-15um eine zeitliche Linge von
0,2-1,5us. Dieses Signal wird mit einer solchen Frequenz digitalisiert, dass
kurze Signale noch aufgelost, lange Signale aber nicht iiberabgetastet wer-
den. Fiir die Sortierung muss die Online-Analyse der Fluoreszenzparameter,
abhéngig von der Frequenz des Piezokristalls an der Diise, in weniger als
500 ps (Zeit fiir den Chromosomenfluss zwischen Laserinteraktionspunkt und
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Tropfchenabriss) durchgefithrt und der Sortierentscheid getroffen sein. Die er-
forderliche Echtzeitdatenverarbeitung stellt auch an moderne Computer hohe
Anforderungen, ist jedoch mittlerweile mit entsprechenden Workstations er-
reichbar. So wurde an der Universitéit Heidelberg ein solcher Slit-Scan-Sorter
realisiert: Es handelt sich dabei um ein System mit einem standardméfigen
freien Jet, der eine Flussgeschwindigkeit von 10 m/s hat. Die Anregungsoptik
erzeugt einen Laserspalt von 1,4 um Breite bei einer Wellenlénge von 488 nm.
Aufgrund der Kombination von sphérischen und Fresnel-Linsen konnten op-
tische Aberrationen weitgehend unterdriickt werden.

Fiir die Datenverarbeitung wurden Hard- und Software teilweise kom-
plett neu entwickelt. Es handelt sich um ein VMEbus basiertes System mit
100 MHz flash-ADC, einer Rechnerkarte mit zwei M68040 Prozessoren (Eu-
rocom 17) und einer Sortersteuerung fiir Einzeltropfensortierung mit einer
Genauigkeit von 0,1 kHz Piezofrequenz. Die Chromosomen kénnen in Echtzeit
simultan nach Lénge, integraler Intensitéit von drei Farben und Centromer-
index analysiert werden. Je nach Profillinge dauert die reine Chromoso-
menanalyse 375-430 us. Bei einem positiven Sortentscheid synchronisiert die
Sorterkarte den Sortbefehl mit dem Tropfchenabriss, sodass die Sortierung
in weniger als 500 us erfolgt ist. Es kdnnen stabil bis zu 1600 Chromosomen
pro Sekunde analysiert und sortiert werden. Abhingig von der Chromo-
somenpriparation werden Sortierreinheiten von weit iiber 90% erreicht.
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11 Optische Datenerfassung
und -verarbeitung

H. Tiziani

11.1 Optische Datenspeicherung und -wiedergabe
bei CD

Die optische Datenspeicherung erlangt immer mehr Bedeutung in der Technik
und Medizin. Dies wird verstérkt durch die Einfithrung des Lasers, leistungs-
fahigere Rechner und Speicher. Beispielhaft wird die Informationsaufnahme
und -wiedergabe anhand des konfokalen optischen Prinzips diskutiert.

Die Datenspeicherung und -wiedergabe der CD-Player arbeitet konfokal.
Das Prinzip ist in Abb. 11.1 skizziert. Ein Laserparallelbiindel wird mit einer
NA = 0,4 Linse mit einer Spot-Breite von ca. 1 um auf die Disk-Oberflache
fokussiert (Abb. 11.1a). Fillt der Fokus in ein ,,pit*, eine Vertiefung, so wird
das Licht gestreut und durch destruktive Interferenz nicht mehr auf die Pho-
todiode (die als punktformiger Detektor wirkt) fokussiert. Das Laserbiindel
wird durch eine ca. 1 mm dicke Schicht aus durchsichtigem Plastik auf den
Informationstréger (Al-Schicht mit Vertiefungen) fokussiert.

Fiir eine Pit-Vertiefung von Ah = ﬁ ergibt sich nach diesem einfachen
Prinzip eine optimale Signalstirke (Abb. 11.1b); das Streulicht ist um 180°
gegen die nullte Ordnung phasenverschoben. n ist die Brechzahl des Kunst-
stoffs, A die Wellenlédnge des verwendeten Lichts.

Die technologische Realisierung ist naturgemifl etwas komplexer. Ins-
besondere muss hier fiir eine radiale Nachfithrung und eine Fokusnachfiihrung,
also eine Autofokuseinrichtung, gesorgt sein. Der optische Strahlengang eines
realistischen optischen CD-Auslesesystems nach [8], inklusive Autofokus und
Kompensation von Spurabweichungen, ist in Abb. 11.2 skizziert.

Eine bei A = 780 nm emittierende Infrarotlaserdiode wirkt als Punktlicht-
quelle. Das Strahlungsbiindel mit elliptischem Querschnitt (die aktive Zone
der Diode ist rechteckig) wird durch eine hier nicht eingezeichnete Optik
kollimiert [2].

Die Infrarotstrahlung fillt durch einen Strahlteiler auf das eigentliche Ob-
jektiv Og. Dies ist entweder eine einzelne, asphérische Linse oder aber ein
zusammengesetztes Objektiv aus sphérischen Linsen. Die NA betréigt 0,45,
die Brennweite i. Allg. 8 mm, und das Gewicht ist < 2g. Das Gewicht muss
gering sein, um das Objektiv schnell nachfithren zu kénnen. Dazu befindet es
sich z.B. in einer magnetischen Halterung innerhalb einer Spule. Der Fokus
fallt durch die 1 mm starke transparente Schutzschicht auf die informations-
tragende Aluminiumschicht. Die vergleichsweise grofie Entfernung zwischen
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Abb. 11.1. (a) CD-Prinzip (b) Streuung an Pit, (c) Ausgangssignal fiir A/4 Pits [4]

{ cD

Objektiv

Laserdiode

Abb. 11.2. Schematischer Strahlengang eines optischen Auslesesystems [§]

Datenschicht und CD-Oberfliche macht das Auslesesverfahren unempfindlich
gegen Staub und kleinere Kratzer auf der Oberfliche. Das reflektierte Licht
wird iiber den Strahlteiler und zwei schmalwinklige Prismen auf insgesamt
4 Detektoren gefithrt. Diese Einheit hat 3 Funktionen:

1. Das Lichtbiindel wird parallel zur Signalspur auf der CD in 2 Teile aufge-
spalten. Das Differenzsignal der Detektoren D1 und D2 auf der einen und
D3 und D4 auf der anderen Seite, also D1+D2—D3—D4, gibt Spurab-
weichungen an.
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2. Betrachten wir nur das Licht, das von einer Prismenhélfte auf zwei De-
tektoren abgelenkt wurde, also z.B. auf D1 und D2. Sie werden die gleiche
Intensitdt messen, wenn das reflektierte Feld auf die Detektoren fokussiert
ist. Eine Defokussierung fithrt zu einer Intensitétsdifferenz. Die Grofle
D1-D2 —D3+D4 kann also als Autofokus-Signal genutzt werden (pupil-
obscuration method).

3. Die Summe der gemessenen Intensitdten D14+D2+D3+D4 ist schliefSlich
das eigentliche Nutzsignal.

Diese Variante des Foucault-Schneidenverfahrens ist nicht das einzige Ver-
fahren zur Detektion von Spurlage, Fokus und Signal. Andere arbeiten z.B.
nach einer astigmatischen Fokussiermethode.

11.1.1 Konfokale Mikroskopie

Das Prinzip der konfokalen Mikroskopie wurde 1955 von Marven Minsky, Pro-
fessor am Massachusetts Institute of Technology in Cambridge, eher beildufig
erfunden. Minsky ist einer der Pioniere des Forschungsgebiets der kiinstlichen
Intelligenz. Er entwickelte das Verfahren, um Proben von menschlichen Ge-
hirnzellen untersuchen zu kénnen. Er wollte verhindern, das zu untersuchende
Objekt mit einem Mikrotom in diinne Schichten zerschneiden zu miissen,
deren Dicke im Bereich der Schirfentiefe des Mikroskops liegt, um die Schnitte
dann einzeln untersuchen zu kénnen. Abgesehen davon, dass es ein aufwendi-
ger Arbeitsvorgang ist, kénnen beim Schneiden feine Objektdetails verdndert
oder beschadigt werden. Mit dem von Minsky 1961 patentierten konfokalen
Mikroskop war es nun moglich, Schnittbilder eines dreidimensionalen Objekts
auf optischem Wege zu gewinnen, ohne das Objekt zerschneiden zu miissen.
Das Instrument fand damals allerdings keinen Anklang. Erst 30 Jahre spéter
begann sich das Verfahren durchzusetzen. Mittlerweile ist es ein etabliertes
Verfahren mit einer groflen Vielfalt von Anwendungen geworden, insbeson-
dere in der Biologie [1].

Im Gegensatz zur konventionellen Mikroskopie, bei der das gesamte Ob-
jektfeld moglichst gleichméBig beleuchtet wird, erfolgt dies bei der konfokalen
Mikroskopie punktweise. Beispielsweise wird ein Objektpunkt im Objektvo-
lumen punktweise beleuchtet (z.B. durch einen fokussierten Laserstrahl) und
(in Transmission) auf eine Blende (Pinhole) mit dahinter liegendem Detektor
oder auf einen Punktdetektor abgebildet (Abb. 11.3). Die Foki von Objektiv
und Kollektor fallen zusammen, daher der Name konfokale Mikroskopie.

Bei reflektierenden bzw. undurchsichtigen Objekten wird das reflektierte
Licht vom selben Objektiv iiber einen Strahlteiler auf eine Blende (Pinhole)
fokussiert (Abb. 11.4), hinter der sich ein Detektor befindet. Die Blende ist fiir
die tiefendiskriminierende Wirkung des konfokalen Prinzips verantwortlich,
denn nur, wenn der Messpunkt sich im Fokus des Objektivs befindet, gelangt
der Grofiteil des Lichts durch die Blende zum Detektor. Befindet sich das
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Abb. 11.3. Prinzip der konfokalen Mikroskopie in Transmission
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Abb. 11.4. Prinzip der konfokalen Mikroskopie in Reflexion

Messobjekt nicht im Fokus, vergrofiert sich der Lichtfleck auf der Blende, und
weniger Licht passiert die Blende. Der Lichtfluss durch die Blende zum De-
tektor nimmt ab, wie dies anhand des Ausdrucks I(z) in (11.1) ersichtlich ist.

sin {#F(1 — cos @)z} (11.1)

25 (1 - cosa)z

I(z) = [
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Halbwertsbreite:

0,443\

HWB = .
1 —cos«

(11.2)
Die Intensitéitsverteilung entlang der z-Achse ist auch in [1] zu finden. Ein
wichtiges Merkmal ist die Halbwertsbreite bei der Durchfokussierung entlang
der optischen Achse. Letztere ist von der Wellenléinge A und der numerischen
Apertur NA des Linsensystems abhingig.

Bei dem bisher vorgestellten konfokalen Prinzip wurde ein Laserstrahl
oder eine Punktlichtquelle auf das Objekt abgebildet und das vom Objekt
ausgehende Licht auf einen Punktdetektor fokussiert, sodass stets nur ein
einziger Objektpunkt vermessen werden kann. Um einen kompletten opti-
schen Hohenschnitt erstellen zu kénnen, muss das Objekt daher noch drei-
dimensional abgerastert werden. Das Abtasten des Messobjekts im Raster-
verfahren ist mittlerweile auf vielfidltige Weise umgesetzt worden, z.B. durch
Piezoverstellelemente parallel zur optischen Achse (z) und durch Verfahren
des Objekttisches in (z,y) (Abb.11.4). Durch die Abrasterung ist es nun
moglich, von einem dreidimensionalen Objekt nur die Zone (optischer Schnitt)
wiederzugeben, welche in der Brennebene des Objektivs liegt.

Vorteile der konfokalen Messprinzipien:

e Der laterale Kontrast wird dadurch verbessert, dass in der Objektebene
nur ein seitlich eng begrenzter Bereich gleichzeitig beleuchtet wird. Die
benachbarten Bereiche sind nicht beleuchtet und kénnen demzufolge auch
kein Streulicht beitragen, das einen intensitdtsschwachen Objektpunkt
iiberstrahlen wiirde.

e Die essentielle Idee des Verfahrens ist aber die Verbesserung des ver-
tikalen Kontrastes durch einen Pinhole-Detektor. Das Pinhole, z.B. von
einem Photomultiplier, befindet sich genau im Blickpunkt des Fokus-
punkts des Objektivs. Licht aus diesem Volumen wird auf das Pinhole
fokussiert und kann damit durch das Pinhole hindurch zum Detektor
gelangen. Streulicht aus vor oder hinter dem Fokus liegenden Bereichen
wird dagegen fokussiert auf das Pinhole abgebildet und kann damit zum
grofiten Teil nicht mehr zum Detektor gelangen. Wird das Objekt late-
ral abgetastet, so trigt nur Licht aus einer eng begrenzten Ebene zum
Bild bei. Das heifit aber, dass von transparenten Objekten Schnittebenen
abgebildet werden konnen, ohne das Objekt zu zerstoren.

e Die gleichen Eigenschaften besitzt die Anordnung in Reflexion. Hier wirkt
ein optisches System gleichzeitig als Objektiv und als Kollektor (vgl.
Abb. 11.3Db).

11.1.2 Bildiibertragung

Im Folgenden soll die Bildiibertragung im konfokalen Mikroskop kurz disku-
tiert werden.
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Fiir die Breite Ay und Linge Az eines beugungsbegrenzten Fokus gilt

2
T ONA?
(NA = numerische Apertur). Das Punktbild F(z',3) im konfokalen Laser-

scanningmikroskop weicht etwas von der klassischen Bildiibertragung ab. Das
Bild A'(2,y’) ist, wenn A(x,y) das Objekt beschreibt

Ay Az (11.3)

A
T 2NA’

Al y") = // Az, y)F (2’ —z,y —y)dzdy, (11.4)

was eine Faltung vom Objekt mit dem Punktbild darstellt. Das Punktbild
wird verschoben, alternativ kann auch das Objekt verschoben werden, sodass

A y) = // A — o,y —y) P,y )dady. (11.5)

Dies gilt z.B. fiir den Punktdetektor auf der optischen Achse und zy-Raste-
rung des Objekts.

Wird eine Punktlichtquelle beriicksichtigt, die auf den Punktdetektor
abgebildet wird, so gilt nach zweimaliger Abbildung mit gleichem optischen
System (z.B. in Reflexion) A(z,y) — 0(z,y).

o' o) = Ay (o) = //5<x’—x,H)[F(x,yﬂ?dxdyz[F(xﬁy’)f. (11.6)

Das heifit, das Punktbild g(a’,y’) der kohérenten konfokalen Abbildung ist
das Quadrat des Punktbildes des Einzelobjektivs. Das kohérente Punktbild
ist die Fourier-Transformierte der Pupillenfunktion des abbildenden Objek-
tivs.

Fiir eine kreisférmige Offnung wird

JIZENA
HT] (11.7)

’\2
PG = 2R
fiir 22 + 2 = r2.

Nach dem Faltungssatz ist die konfokale Ubertragungsfunktion im Fre-
quenzbereich die Faltung der kohirenten Ubertragungsfunktion des Einzel-
objektivs mit sich selbst.

Die Grenzfrequenz (d.h. das inverse laterale Aufldsungsvermogen) betrigt
demnach wie bei der inkoh#renten, parallelen Abbildung

2NA

X (11.8)

Die Ubertragungsfunktion der inkohérenten, parallelen Abbildung (die
OTF) ist die Autokorrelation der kohérenten Ubertragungsfunktion. Die kon-
fokale Ubertragungsfunktion ist dagegen eine Art ,, Autofaltung® der kohéren-
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ten, parallelen Ubertragungsfunktion — dies ist i. Allg. nicht dasselbe. Fiir eine
einfache, zirkulare Pupille ist es aber doch dasselbe, weil die Pupillenfunktion
reell und x und y symmetrisch ist.

Um ein vollsténdiges Bild eines Objekts zu erhalten, werden im ersten
Schritt die konfokalen Bilder fiir verschiedene vertikale Ebenen gemessen.
Anschlieffend miissen die gemessenen ,,Scheiben* zu einem Objektbild zusam-
mengesetzt werden. Im Ergebnis erhalten wir ein mikroskopisches Bild mit
hoher Tiefenschirfe, ohne dass die laterale Auflésung verringert wird, wie es
zur Erhohung der Tiefenschérfe in der konventionellen Mikroskopie geschehen
muss.

Wie geht dieses nachtréigliche Zusammensetzen des Bildes vor sich? Das
einfachste Verfahren ist der ausgedehnte Fokus (extended focus). Hier wird
fiir jeden Pixel das Integral {iber die vertikal gemessene Intensititsverteilung
gebildet. Man erhélt damit Bilder, die aussehen wie normale mikroskopi-
sche Aufnahmen, aber mit extrem grofler Tiefenschérfe bei gleichzeitig hoher
numerischer Apertur.

11.1.3 Konfokale Fluoreszenzmikroskopie

Wegen der Moglichkeit, optische Schnitte durch transparente Objekte zu
legen, ohne die Objekte zerstoren zu miissen, erfreut sich die konfokale Mikro-
skopie gerade in Medizin und Biologie auflerordentlicher Beliebtheit. Ein
Hauptanwendungsgebiet dort ist die Fluoreszenzmikroskopie. Durch Mikroin-
jektion bestimmter Farbstoffe werden Zellbestandteile wie Proteine und Lipi-
de spezifisch angefirbt. Bei Anregung mit Licht einer Wellenléinge A; emit-
tieren sie Fluoreszenzlicht einer (normalerweise grofieren) Wellenlinge .
Damit kann die rdumliche Verteilung der so markierten Substanzen sichtbar
gemacht werden. Speziell in der Genetik werden synthetisierte DNA-Stiicke
mit Farbstoffmolekiilen markiert und in eine zu analysierende DNA-Kette
eingebaut. Mittels Fluoreszenzmikroskopie kann die rdumliche Verteilung im
Chromosom sichtbar gemacht werden.

Hier trifft es sich gut, dass das Auflosungsvermégen der konfokalen Fluo-
reszenzmikroskopie im Vergleich zur ,normalen® kohérenten, konfokalen
Mikroskopie nochmal um ca. den Faktor 2 besser ist. Diese geniigte aber
bereits der (inkohédrenten) Rayleigh-Auflésungsgrenze von ﬁ. In der kon-
fokalen Fluoreszenzmikroskopie unterbieten wir also deutlich die Rayleigh-
Auflésungsgrenze.

Der Schliissel fiir diesen Effekt ist die Tatsache, dass fiir die Anregung des
Fluoreszenzlichts nicht die Amplitude der Anregung, sondern die Intensitét
des einfallenden Lichts wesentlich ist. Auflerdem wird das Fluoreszenzlicht
inkohérent abgestrahlt, d.h. vom Objektiv wird die Intensitéit linear iibertra-
gen.

Die Punktantwort fiir diesen Fall kénnen wir analog zum vorhergehenden
Abschnitt herleiten: Beleuchten wir ein Molekiil mit einer ebenen Welle der
Anregungswellenlénge A;. Darauthin wird Licht der Wellenlénge Ay emittiert.
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Demnach wird das Bild bei inkohérenter Betrachtung

B2 y) = // B(z,y)G(&’ — 2,y — y)dudy, (11.9)

wobei G(z/,y’) die Punktantwort bei inkohérenter Beleuchtung und B’ und
B Bild bzw. Objektintensititen sind.

G('y') = |F(a', ) . (11.10)

Fiir die konfokale Anordnung heifit dies

B )= [[ Ba9) 61~/ )] Gala' .5/ )] dady. (11.11)
Fiir B(z,y) = d(x,y) und A; &= Ay ergibt sich das Punktbild zu
B'(a'y) = |G’ )" = [F@' )" (11.12)

Die optische Ubertragungsfunktion, also die Fourier-Transformierte des
Punktbildes ist die Faltung der inkohirenten Ubertragungsfunktion des Ob-
jektivs bzgl. der Wellenldingen A\; und Ay, — und diese waren jeweils die
Autokorrelation der kohirenten Ubertragungsfunktionen. Die Grenzfrequenz
betrdgt demnach

1 1
INA [ —+— | .
()\1 i >\2)
Fiir A\; & Ag ist die Grenzfrequenz demnach 4NA /). Diese Zahl sol.lte man
aber nicht tiberbewerten — fiir Frequenzen iiber 2NA/\ wird die Ubertra-
gungsfunktion sehr schwach. Die Ortsfrequenzen sind aber vorhanden und

konnen durch spezielle Detektionsverfahren oder auch nachtrigliche Bildre-
konstruktion angehoben werden.

11.1.4 Beobachtung

Die konfokale Rastermikroskopie ist ein serielles Verfahren und hat als solches
natiirlich einen entscheidenden Nachteil — eine lange Messzeit. Ein Bildaus-
schnitt von 1 mm? enthilt bei 1 um? groBen Pixeln 1 Mio. Bildpunkte. Diese
werden in der konventionellen, parallelen Mikroskopie gleichzeitig, in der kon-
fokalen (seriellen) Mikroskopie nacheinander aufgenommen. Um das Problem
der langen Messzeit wenigstens zu mildern, sind in der konfokalen Mikroskopie
verschiedene Ansétze entwickelt worden.

Beam Scanning. Die Abrasterung des Objektfeldes kann durch die Ob-
jektverschiebung erfolgen oder aber zur Verringerung der Messzeit durch
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Strahlablenkung. In einer mechanischen Losung wird das aufgeweitete Laser-
biindel von einem galvanisch ausgelenkten Scan-Spiegel periodisch abgelenkt
(Galvanometerscanner). Die Winkelbewegung wird von einem telezentrischen
System T in die Eintrittpupille eines Mikroskopobjektivs iibertragen — und
von dort schliefllich in eine lineare Bewegung des Fokus iiber das Objekt. Mit
zwei Scan-Spiegeln kann das Objekt zweidimensional gerastert werden [3].
Der Galvanometerscanner wird weit unterhalb seiner Resonanzfrequenz be-
trieben, um Verzeichnungen zu vermeiden. Die Bildaufbauzeit liegt im Sekun-
denbereich; kiirzere Zeiten lassen sich erreichen, indem spezielle Galavanome-
terscanner im Resonanzfall betrieben werden. Anwendungen finden wir bei
der Vermessung der Retina.

Die Ablenkung des Laserbiindels muss nicht mechanisch erfolgen. In einem
anderen Ansatz werden akustooptische Modulatoren (AOMs) eingesetzt, wo
eine Schallwelle in einem Festkorper eine Dichtemodulation und damit eine
Brechungszahlmodulation erzeugt. An diesem Phasengitter wird ein einfal-
lendes Laserbiindel gebeugt, wobei der Ablenkwinkel von der Frequenz der
Schallwelle abhéngt.

Parallele Datenerfassung mit der Nipkow-Disk. Ein Zeitvorteil bei der
Aufnahme eines kompletten Bildes ergibt sich, wenn mehrere Objektpunkte
gleichzeitig abgebildet werden. Dazu kann die Punktlichtquelle durch eine
rotierende Lochscheibe (Nipkow-Scheibe) in der Zwischenbildebene ersetzt
werden, die flichenhaft mit einer inkohérenten Lichtquelle beleuchtet wird.
Bei der Nipkow-Scheibe handelt es sich um eine Lochscheibe, bei der sich auf
mehreren spiralférmigen Bahnen 10 um grofie Pinholes befinden (Abb.11.5
und [5]). (Sie wurde erstmals 1884 von P. Nipkow fiir die erste Kamera zur
elektrischen Ubertragung von Bildern benutzt.) Durch die Beleuchtung wird
das rotierende Punktraster auf die Oberfliche projiziert und jeder Punkt in
der Fokusebene iiberstrichen. Das vom Objekt reflektierte Licht trifft wieder
auf die jeweilige Lochblende und gelangt tiber einen Strahlteiler auf eine
CCD-Camera, die als Detektor eingesetzt wird.

Bei diesem Aufbau ist das wesentliche Problem das an der Lochscheibe
reflektierte Licht (photolithographisch hergestellt handelt es sich im Wesentli-
chen um eine Chromglasmaske). Eine einfache Methode, direkte Reflexe zu
vermeiden, ist, die Platte schrig zu stellen. Weitergehende Entkopplungen
des von Scheibe und Objekt reflektierten Lichts werden durch polarisations-
optische Effekte erreicht.

Mit diesem Verfahren lésst sich ein kompletter Hohenschnitt im Videotakt
gewinnen. Um dies zu ermoglichen, ist die CCD-Kamera an ein digitales Bild-
verarbeitungssystem angeschlossen. Zur Bestimmung der Topographie wird
das Objekt rechnergesteuert axial verschoben und ein Stapel von Hohen-
schnittbildern erstellt — analog der Serie diinner Schnittpréparate in der kon-
ventionellen Mikroskopie. Im Rechner werden die Hohenschnitte gespeichert
und aus diesen Daten mittels geeigneter Software die 3D-Topographie rekon-
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Abb. 11.5. Aufbau eines konfokalen Mikroskops mit Nipkow-Scheibe

struiert. Mit dem konfokalen Verfahren lassen sich technische Objekte inner-
halb weniger Sekunden mit einer Héhenauflésung von bis zu 15 nm bei einem
Bildfeld von < 1x 1 mm vermessen. Die hohe Genauigkeit des Messverfahrens
erdffnet ein grofes Spektrum von Anwendungsmoglichkeiten, in der Medizin
aber auch in der Halbleiterindustrie und zur Materialerforschung.

Konfokale Mikroskopie mit Mikrolinsen. Alternativ zu den Pinholes
werden Mikrolinsen (brechend oder beugend) eingesetzt, wie Abb. 11.6 zeigt.
Um die Topographie erfassen zu kénnen ist eine Fokussierung erforderlich,
d.h. die Objektebene wird in z-Richtung (Tiefe) mit Hilfe eines Piezoelements
verschoben, die jeweiligen Bildschnitte werden ausgewertet und zu einem 3D-
Bild zusammengefiigt.

Anhand zahlreicher Messungen konnte gezeigt werden, dass es mit diesem
Aufbau moglich ist, groe Objektfelder (bis zu 30 x 30 mm) parallel zu ver-
messen. Dabei lassen sich Hohenauflosungen von besser als 100 nm erreichen
[6,7].

Die verwendeten Mikrolinsen besitzen eine NA von 0,29, einen Durch-
messer von 150 ym und eine Brennweite von 250 pm. Das reflektierte Biindel
wird von der Abbildungslinse auf ein Pinhole fokussiert und schliellich auf
einer CCD abgebildet.
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Abb. 11.6. Konfokaler Mikrolinsenaufbau

Auf der CCD entsteht das Bild der Mikrolinsen Pupillen. Damit wire
die laterale Auflésung auf den Mikrolinsendurchmesser beschrinkt. Durch
laterale Verschiebung des Objekts kann sie verbessert werden.

Die vertikale Auflosung folgt der gleichen Argumentation wie die konfokale
Reflexionsmikroskopie mit einem Objektiv. Nur wirkt die Kombination aus
Abbildungslinse und Mikrolinsenarray wie viele parallel liegende Objektive.

Wiéhrend bei der Verwendung der Nipkow-Disk ein Objektiv und viele
Pinholes verwendet wurden, werden hier viele Objektive und ein Pinhole ver-
wendet. Damit ist das nutzbare Objektfeld nicht mehr durch das Gesichtsfeld
des Objektivs begrenzt. Ein Abbildungsbeispiel zeigt Abb. 11.7 Beispielhaft

Abb. 11.7. Hohenkodiertes Grauwertbild einer Papierprobe
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ist ein hohenkodiertes Grauwertbild einer Papierprobe gezeigt. Deutlich sind
einzelne Fasern sichtbar.
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12 Holographie
und holographische Interferometrie

H. Tiziani

Die Holographie basiert auf der Uberlagerung von Wellenfeldern vom Ob-
jekt und einer Referenzwelle. Dadurch erreichen wir die ,, Ganzaufzeichnung*
von Amplitude und Phase (holos = ganz; Graphie = Aufzeichnung). Bei der
Rekonstruktion kann eine quasi dreidimensionale Wiedergabe erfolgen. Die
Anwendungen sind vielfaltig:

e 3D-Display,

Werbung,
Computerholographie,
holographische Filter,
holographische Interferometrie.

Die holographische Interferometrie ermaglicht es, kleinste Anderungen von
Zustdnden durch Belastung, Bewegung, Verformungen und Schwingungen zu
vermessen. Dies erfolgt durch Vergleich von Wellenfeldern vor und nach der
Verformung wie beispielsweise zum Auffinden von Schwachstellen bei Im-
plantaten in der Medizin. So wird beispielsweise ein Hologramm vor und
eines nach der Verformung registriert. Beide werden gemeinsam rekonstru-
iert. Zwischen den beiden Aufnahmen aufgetretene Verformungen resultieren
bei der Rekonstruktion als Interferenzstreifenmuster.

Die Verfahren werden eingesetzt zur Optimierung der Konstruktionen
[5] sowie beispielsweise beim Einsatz kiinstlicher Gelenke, aber auch zur
Schwingungsanalyse. Holographische Interferometrie wird in der Automo-
bilindustrie aber auch zur Serienpriifung von Reifen angewandt, insbesondere
erfolgt die holographische Reifenpriifung in der Flugzeugindustrie.

12.1 Aufzeichnung, Speicherung und Rekonstruktion
des Hologramms

12.1.1 Aufzeichnung des Hologramms

Dem Objektwellenfeld Uy, welches durch Beugung des Lichts am Objekt
entsteht, wird eine Vergleichs- oder Referenzwelle Ug iiberlagert. Die Re-
ferenzwelle muss dieselbe Frequenz v wie das Objektwellenfeld aufweisen und
zu diesem kohérent sein (zeitliche und rdumliche Kohérenz sind notwendige
Bedingungen). Die Amplitude des Gesamtfeldes ist dann die Summe der bei-
den komplexen Amplituden, welche anhand des entstehenden stationiren In-
terferenzmusters gespeichert werden kann (Abb. 12.1a).
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Objektwelle:
Us(w) = Ag(a)e ) (12.1)
Referenzwelle:
Ur(z) = Ag(z)e "*n®) (12.2)
Superposition:
u(x) = Ur(z) + Uo(z) , (12.3)
Intensitét:
I(@) = [u(x)|”
— Ao (@)@ 4 Ap(m)e—itn@)]|’
= Aj(z) + AR(@) + 245(2) A% (2) cos [do(x) — dr()]. (12.4)

Die Belichtung setzt sich dann aus einer konstanten Grundhelligkeit und
einem zu U, proportionalen Anteil zusammen. Bei einer passenden Wahl

der Belichtungszeit kann der Arbeitspunkt in die Ndhe des Wendepunkts

der Amplitudentransmissionskurve gebracht werden. 22 wird fiir praktische

Fille 1/3-1/10 gewihlt. o

Im geradlinigen Teil der Transmissionskurve, in der Umgebung des Ar-
beitspunkts, kann diese durch die Tangente ersetzt werden, dann ist das Su-
perpositionsgesetz anwendbar. Die Amplitudentransmission wird somit

T(z) =To+ 76{Ur (%) Us () + Uk () Uy (@)} . (12.5)

Ty, 0 sind Konstanten; 7 ist die Belichtungszeit.

12.1.2 Rekonstruktion des Hologramms
Die Amplitude unmittelbar nach dem Hologramm wird
A(z) = Ur(z) T'()
= Ug(x) Ty(z) + const. I (x) Ur(z)
= Ug(x) To(x) + Ug(x) {Ur(x) Ui (x) + Ug(x) Up(x)} . (12.6)

—~~

Wir setzen voraus, dass die Hologrammplatte mit einer ebenen Referenz- und
Rekonstruktionswelle mit Einfallswinkel 6 beleuchtet wird, ndmlich

Ug = |Ug| e X wsin0 (12.7)
sowie einer Objektwellenfront Xy auf dem Hologramm

U = [Up()| e ™), (12.8)
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Abb. 12.1. (a) Aufnahme (b1) Rekonstruktion: reelles Bild (b2) Rekonstruktion:
virtuelles Bild

sodass

A(x) = Typ() exp {_ 27 sin 9} (12.9)

r .
X |Ug|? |Uo| exp { 5y xsinf + Qﬁo} \Ur|? |Uo| exp [—ico] -
Es fillt auf, dass die drei Wellenfronten die Hologrammplatte in unterschied-
lichen Richtungen verlassen (Abb.12.1b1l und b2). Da T; keine Phaseninfor-
mation enthélt, entstehen zwei Bilder.

12.1.3 Holographische Interferometrie

In allen klassischen Interferometern interferieren zwei von derselben Licht-
quelle ausgehende Wellen miteinander, die im gleichen Augenblick ausge-
strahlt werden. Mit Hilfe der Holographie kénnen Wellenfronten zeitlich nach-
einander gespeichert werden. Auf demselben Hologramm kénnen mehrere
kohdrente Wellenfronten beliebiger Gestalt registriert werden, die zu ver-
schiedenen Zeiten unter verschiedenen Bedingungen auftreten. Bei der Rekon-
struktion werden alle diese Wellenfronten gleichzeitig rekonstruiert und inter-
ferieren miteinander. Daraus ergeben sich interessante Anwendungsmoglich-
keiten fiir die Prézisionsmesstechnik, wo kleine Deformationen gemessen
werden.
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Hauptvorteile der holographischen gegeniiber der klassischen Interferome-
trie:

e Die Wellenfelder dreidimensionaler Oberflichen kénnen zeitlich nachein-
ander gespeichert und anschlieffend gemeinsam rekonstruiert werden.

e Die Technik ist bei optischen, rauhen Oberflichen vorzugsweise anwend-
bar.

e Es konnen wesentlich groflere Objekte mit vertretbarem Aufwand unter-
sucht werden.

Die zur Zeit iiblichen Verfahren der holographischen Interferometrie lassen
sich in drei Gruppen einteilen:

e Doppelbelichtungsholographie: Zwei Belichtungen vor und nach der Bean-
spruchung des Objekts werden auf der gleichen photographischen Schicht
registriert.

e FEchtzeitholographie: Nach der ersten Belichtung des Hologramms wird die
Photoplatte entwickelt und sehr genau in die urspriingliche Position des
Experimentieraufbaus gebracht. Das Objekt wird nun durch das Holo-
gramm beobachtet. Anderungen des Objekts erscheinen als Interferenz-
streifen.

o Zeitmittelholographie zur Schwingungsmessung: Das Hologramm wird
wihrend einer Anzahl harmonischer Schwingungen des Objekts regist-
riert. Knotenlinien tragen dabei wesentlich mehr Information zum In-
terferenzbild (Hologramm) bei als sich bewegende. Doppelpulstechniken
bieten sich insbesondere bei nichtharmonischen Schwingungen an.

Doppelbelichtungsholographie. Das Grundexperiment besteht darin,
dass das zu untersuchende Objekt im spannungsfreien Zustand im Auflicht
holographisch aufgenommen wird, die Belichtung wird aber nach der halben
Gesamtbelichtungszeit unterbrochen. Danach unterwirft man das Werkstiick
den Kraften, deren verformende Wirkung gemessen werden soll, und beendet
die Belichtung. Man iiberlagert auf diese Weise zwei Hologramme auf der-
selben Platte, deren rekonstruierte Wellenfronten sich aufgrund der Verfor-
mung gerlngfuglg unterscheiden und makroskopische Interferenzen erzeugen.
Bei der Uberlagerung von zwei Wellenfronten, wobei zwischen den beiden
Belichtungen eine geringfiigige Anderung auftreten kann, seien Uy und U
die Wellenfronten des Objekts bei der ersten bzw. zweiten Belichtung.

Auf der Photoplatte erhalten wir die Summe der Amplitudenquadrate der
beiden Belichtungen, ndmlich den Ausdruck (12.10). Wird der Speicher (Pho-
toplatte) entwickelt und mit einer zur Referenzwelle Ug identischen Welle
beleuchtet, so ist die Rekonstruktion durch (12.11) gegeben.

Wir betrachten nun die zwei dreidimensionalen Bilder von Uy und Uy des
Objekts, die kohédrent iiberlagert werden. Sie interferieren miteinander und
erzeugen Streifen gleicher Verschiebung oder Deformation. Allerdings sind
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die Anderungen der Wellenfronten gering, im Maximum einige Wellenléingen,
sodass der Beobachter keine Doppelbilder sehen kann.

Betrachten wir nun den uns interessierenden Summanden etwas nédher
und verzichten wir zusétzlich auf Konstanten. Schreiben wir

Uo(x) = |Ugle™™ (12.10)
dann wird
leriiten {6_“”+e‘”3} : (12.11)

und die Intensitit wird
2|Ug|* |Uo|* {1+ cos (¢ — 9) } (12.12)

d.h. jede Anderung von Uy, die sich zwischen den Belichtungen abspielt, zeigt
sich als Interferenzbild bei der Rekonstruktion.

Das Interferenzstreifensystem enthilt die Information iiber die Verfor-
mung, die entsprechende Auswertung gestattet deren quantitative Bestim-
mung.

Echtzeitholographie. Wird das entwickelte Hologramm wieder genau in
seine urspriingliche Lage zuriickjustiert, so deckt sich das virtuelle, holo-
graphische Bild vollkommen mit dem Original; beide Wellenfronten Uy und
Uy fallen zusammen. Werden dann kleine Eingriffe am Objekt vorgenommen,
z.B. Verformung durch Belastung oder Erwiirmung, so treten Abweichungen
von der im Hologramm ,eingefrorenen“ Wellenfront auf, sodass das auftre-
tende Interferenzstreifensystem kleine Verformungen anzeigt.

Die Positionierung des Speichers (Photoplatte) auf Bruchteile der Wellen-
lange ist schwierig. Auch stort die beim Entwicklungsprozess auftretende
Schrumpfung der Emulsion bereits.

Vorteile: Gegebenenfalls konnen Bewegungen des ganzen Objekts ortlich
kompensiert werden, um kleine Verformungen zu analysieren.

Holographie mit photorefraktivem Speicher. Als Speichermaterial in
der holographischen Interferometrie werden héufig Photothermoplaste, pho-
torefraktive Kristalle, Photopolymere und in jiingster Zeit direkte CCD einge-
setzt. Die automatische Streifenauswertung ist ebenfalls schon seit einiger
Zeit etabliert. Vorzugsweise wird das Phasenschiebeverfahren benutzt, ob-
wohl das Heterodynverfahren bessere Auflosung liefern kann, dessen Reali-
sierung allerdings aufwendiger ist.

Ein Aufbau mit photorefraktivem Speicher ist schematisch in Abb. 12.2
ersichtlich. Ein photorefraktiver Kristall, z.B. Bi125i0g¢ (Wismut-Silizium-
Oxid, BSO), dient als holographischer Speicher, auf dem das Objekt mit der
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1: Ar-lonenlaser 5: Objekt
2 2: VerschluBR 6: Piezospiegel

\\\ 3. Objektstrahl 7: Polarisator
1 | R *\ 4: Referenzstrahl 8: BSO-Kristall
' \

Kamera

6 Rechner

Abb. 12.2. Holographie mit photorefraktivem Speicher

Referenzwelle iiberlagert wird. Obwohl heute schon thermoplastische Mate-
rialien anstelle der klassischen, auf der Basis von Silberhalogeniden arbei-
tenden Emulsionen, eingesetzt werden, sind photorefraktive Kristalle eine
Alternative. Sie basieren auf dem elektrooptischen Effekt, nachdem eine Hel-
ligkeitsvariation in eine entsprechenden Ladungsverteilung bzw. Brechzahl-
variation gewandelt wird. Das Hologramm kann in Bruchteilen von Sekunden
gespeichert und geloscht werden; die Loschung erfolgt durch Ausgleich der
Ladungen, z.B. durch Lichtblitze. Das Auslesen mit der Aufnahmewellenlénge
16scht die Information nach einer bestimmten Zeit wieder vollstandig [4, 8].

Im Referenzstrahl in Abb. 12.2 ist fiir die Streifenauswertung eine rechner-
gesteuerte Phasenschiebeeinheit skizziert — ein mit Piezoelement verstellbarer
Spiegel — der die stufenweise eingefithrten Phasenénderungen implementiert.
Fiir eine sich zeitlich &ndernde Verformung kann in Intervallen die Verfor-
mung automatisch ausgewertet werden. Vor jedem Intervall wird der Speicher
geléscht. Die Anderung wird registriert durch zweimaliges Belichten vor und
nach der Verformung; das Streifenmuster wird jeweils mit der zweiten Belich-
tung automatisch ausgelesen und ausgewertet [4,8]. Der Kristall wird fiir die
nichste Aufnahme mit Lichtblitz wieder geléscht.

Digitale Holographie. Durch die Verfiigbarkeit von hochauflésenden De-
tektorarrays (CCD mit 1024 x 1024 Pixel) wird die digitale Holographie fiir
die Messtechnik interessant. Die Leistungsfahigkeit sowohl der Computer als
auch der CCD-Kameras und Bildspeicher wird laufend verbessert.

Das Hologramm (bzw. Specklemuster) als physikalische Uberlagerung von
Objekt und Referenzwelle wird mit Hilfe der CCD-Kamera registriert. Damit
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wird auch die Phase festgehalten. Die Rekonstruktion erfolgt aber digital
mit Hilfe des Rechners. Dies erméglicht die rdumliche Darstellung des Ob-
jekts. Durch entsprechende Verfahren mit pixelweise adressierten Fliissig-
keitskristallen kann die simulierte 3D-Information auch physikalisch aufge-
zeichnet werden.

Verformungen driicken sich iiberwiegend in der Anderung der Phase aus.
Holographische Interferometire ist demnach digital ohne physikalische Rekon-
struktion mdoglich [6].
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13 Optische Interferometrie

H. Tiziani

Die Interferometrie ist vielseitig einsetzbar, sie ist auch ein wichtiges und
vielseitiges Werkzeug fiir die Prézisionsmesstechnik geworden. Dazu haben
die Entwicklung des Lasers als kohédrente Lichtquelle und die Methoden der
automatischen Streifenauswertung wesentlich beigetragen. Sie tragen einen
entscheidenden Anteil am Erfolg im industriellen Einsatz der Verfahren. Hoch-
auflésende CCD-Arrays, aber auch die rasante Entwicklung von leistungsfihi-
gen Kleinrechnern machen den Einsatz der laser-optischen Verfahren attrak-
tiv.

Interferometrische Verfahren sind einsetzbar zur hochgenauen Strecken-
vermessung bzw. der Messung von Verschiebungen bis 50 m und zur Mikro-
strukturvermessung mit Auflésungen im Bereich von Nanometern und besser.
Interferometrie bietet sich auch zur Qualitétssicherung und Oberflichenver-
messung an, aber auch in der Spektroskopie und zur Geschwindigkeitsmes-
sung [8,10].

Die Interferometrie ist nicht auf den sichtbaren Spektralbereich (380 nm
< A < 780nm) beschrénkt; so dient die Radiowelleninterferometrie zur Be-
stimmung der Radioquellen im Weltraum oder die Neutroneninterferometrie
zur Messung von Kristallgittern.

Im Folgenden werden die Grundlagen der optischen Interferometrie zusam-
men mit den Grundprinzipien dargestellt. Dabei stehen die interferometrische
Flachenpriifung mit automatischer Streifenauswertung und die Léngenver-
messung im Vordergrund.

13.1 Grundbegriffe der Interferometrie

Die Interferometrie basiert auf den Welleneigenschaften des Lichts. Bei der
Uberlagerung zweier Wellenziige entsteht ein Minimum, wenn sie in Gegen-
phase, und ein Maximum, wenn sie phasengleich sind. Voraussetzung fiir
die Interferenz ist allerdings die Kohérenz (zeitlich, rdumlich). So ist eine
Kohérenzldnge erforderlich, die grofler ist als der optische Wegunterschied
der Teilwellen [1,8-11].

13.1.1 Linienbreite der Lichtquelle und Kohirenzlinge

Die fiir die Interferometrie erforderlichen Kohérenzeigenschaften werden kurz
zusammengefasst. Die Fourier-Transformation der spektralen Energievertei-
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Abb. 13.1. Zusammenhang zwischen Linienbreite und Kohérenzzeit

lung der Lichtquelle fithrt zur Kohérenzzeit. Das Produkt der Kohérenzzeit
mit der Lichtgeschwindigkeit ¢ fithrt zur Kohdrenzlinge L.

Vielfach wird die Halbwertsbreite Av als Linienbreite gewéhlt (Abb. 13.1).
Die Kohérenzlénge

/\2

L—c.T=|22
¢ AN

folgt aus

1 c A2
= Ay /\711’ AN = - - Av.
Sobald die optische Wegléngendifferenz der beiden Teilstrahlengénge gleich
oder grofer ist als die Kohérenzlinge, sind keine Interferenzstreifen sichtbar.
Die Interferenzstreifen sind am kontrastreichsten, wenn der optische Weg oder
Gangunterschied gleich Null ist. Die Koharenzléngen einiger Lichtquellen sind
in Tabelle 13.1 aufgelistet.

Tabelle 13.1. Kohérenzlidngen einiger Lichtquellen

Lichtquelle Kohérenzlédnge
Gliihlicht unzerlegt 2,5um
Hg-Hochstdrucklampe 20 um

A =546 nm (Linie durch Interferenzfilter isoliert)
Hg-Niederdrucklampe 6 cm

A = 546nm (Linie durch Interferenzfilter isoliert)

(abhéingig von Stromstéiirke und Druck)

Kr-Isotopenlampe (Krypton 86 bei 60 K, A = 606 nm) 60-80 cm
zur Meterdefinition, 1960

HeNe-Laser 1 m Resonatorlénge 20cm
HeNe-Laser (stabilisiert, 1 Longitudinalmode) > 50m
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13.1.2 Réiumliche Kohirenz

Neben der zeitlichen Kohérenz muss besonders bei thermischen Lichtquellen
die rdumliche Kohérenz beriicksichtigt werden. Bei der thermischen Licht-
quelle kann jedes Atom als Ursprung einer unabhéngigen Lichtwelle betrach-
tet werden. Die rdumliche Ausdehnung der Lichtquelle muss deshalb so klein
sein, weil der optische Wegunterschied zwischen den Wellen vom Rand und
der Mitte der Lichtquelle im Interferometer kleiner oder gleich \/4 ist; A
ist die Wellenlénge des verwendeten Lichts. Vielfach wird in Interferometern
auch eine Blende als sekundére Lichtquelle benutzt, deren Ausdehnung meis-
tens kleiner ist als das darauf fokussierte Bild der Lichtquelle, sodass sie die
rdumliche Kohérenz bestimmt. Bei zu kleiner Blende wird der durchtretende
Lichtfluss zu klein. Lochblenden im Brennpunkt einer Linse dienen auch beim
Laser zur Verbesserung der Wellenfront (Strahlqualitét).

Fiir die in der Interferometrie benutzten Laser sind sowohl die zeitliche
als auch besonders die rdumliche Kohérenz gegeben und fiir die folgende
Betrachtung vorausgesetzt.

13.1.3 Zweistrahlinterferenz

Es gibt verschiedene Verfahren der Wellenaufteilung, basierend auf der Ampli-
tudenteilung oder der Wellenteilung. In Abb. 13.5 wird die einfallende, ebene
Wellenfront am Strahlteiler S aufgeteilt in die Teilwellen 1 und 2. Sie werden
nach den Reflexionen an den Spiegeln M1 und M2 wieder vereinigt und inter-
ferieren, wenn die Kohérenzlange grofler ist als der optische Wegunterschied
nd. Beobachtet wird der zeitlich quadratische Mittelwert der Amplitude in
der Ebene z,y,

T
Haovw) = 3 [ lar () cos (ot + 61 (0.3)
0
+ay (x,y) cos (wt + ¢y (x,7)) |dt .

Abgesehen von einem konstanten Faktor ergibt sich die Intensitdt auf einer
Photoplatte oder einem Photodetektor (bei perfekter Kohdhrenz ist ~o1, der
Kohirenzgrad ist 1):

I(z,y) = |a1 (z,y)" + laz (2, y)|”
+2ar (z,y)] |ag (2, y)[ 721 {cos (¢2 (z,y) — ¢1 (z,9))} . (13.1)

¢1 und ¢o sind die Phasen, a; und as die Amplituden der Teilwellen. Das In-
terferenzmuster in einer Zweistrahlinterferenzanordnung kann auch geschrie-
ben werden als

I(z,y) = Io (z,y) {1+ m(z,y) cos ¢ (z,y)} - (13.2)
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Dabei stellt Iy die mittlere Intensitét |a1(x,y)|* + |az(z, y)|? auf jedem Emp-
fangerelement und

) 2oyl )

m(x,y) =
‘al (.T,y)|2 + |a2 (*T7y)|2

den Kontrast (Modulation oder Sichtbarkeit) des Interferenzmusters dar, sein
Maximum m = 1 wird nur fiir |a;| = |ag| erreicht. Den Phasenterm erhélt
man aus

6(e,0) = 61 (.9) — 62 (2,9) = 26 (e,y) baw W (2,9),

wobei A die Wellenlédnge des verwendeten Lichts, § die optische Wegénderung
und W der optische Wegunterschied bezogen auf eine Referenzebene sind.

13.1.4 Zweistrahlinterferenzanordnungen

Es gibt verschiedene Zweistrahlinterferenzanordnungen — lediglich einige ty-
pische und sehr verbreitete werden hier vorgestellt. Grundsétzlich wird zwi-
schen zwei Interferenzstreifensystemen unterschieden, ndmlich

e Interferenzen gleicher Dicke (Fizeau) (kleine Lichtquelle),
e Interferenzen gleicher Neigung (Haidinger) (grofie Lichtquelle).

Bei verschiedenen Interferenzanordnungen kann entweder die eine oder an-
dere Streifenart angetroffen werden. Bei parallel auf den Priifling einfallenden
Lichtstrahlen handelt es sich um Interferenzen gleicher Dicke.

Interferenz gleicher Dicke (Fizeau). Beleuchtung: Vielfach Planwelle.
Am Beispiel der planparallelen Platte (Abb. 13.2) wird der optische Wegun-
terschied zwischen der an der Front- und Riickseite reflektierten Welle unter-
sucht.

Abb. 13.2. Interferenz gleicher Dicke
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Die optische Wegdifferenz zwischen der Welle 1 und 2 ist
0=[ABC|—-[AD],

§ = 2nidcosi’,
§=2n1d, wenn i=1i =0. (13.3)

Achtung: Fiir ny > n ergibt sich ein Phasensprung 7 an der Grenzschicht,
welcher mit Hilfe der Fresnel-Gleichung nachgewiesen werden kann. Fiir die
nachfolgenden Betrachtungen der Interferenzanwendung in der Messtechnik
hat dies jedoch kaum Bedeutung.

Fizeau-Interferenzstreifen dienen speziell zur Priifung der Oberflichen-
qualitidt (z.B. Halbleiterindustrie) von planparallelen Platten, Keilwinkeln
(Streifen gleicher Dicke).

Interferenz gleicher Neigung (Haidinger-Ringe). Wird eine planpa-
rallele Platte mit dem Licht einer ausgedehnten Lichtquelle beleuchtet (s.
Abb. 13.3), so hingt der Gangunterschied der an den beiden Flichen reflek-
tierten Strahlen vom Einfallswinkel i’ (13.3) ab. Durch die Interferenzbedin-
gung § = m- A (m = 1,2,..., M) findet eine Selektion in unterschiedliche
Richtungen statt. In der Brennebene einer Linse zeigen sich Linien gleicher
Neigung, sog. Haidinger-Streifen (Abb.13.3a). Eine andere Anordnung zur
Erhaltung von Haidinger-Streifen zeigt Abb.13.3b. Hier wird zur Beleuch-
tung der planparallelen Platte eine punktformige Lichtquelle eingesetzt; die in
unterschiedliche Richtungen reflektierten Strahlen kénnen nun ohne Zusatz-
optik direkt auf einem Schirm sichtbar gemacht werden. Auch hier zeigen
sich Linien gleicher Neigung.

Lichtquelle Schirm

i,

7,
(A N SAVAVA

Abb. 13.3. Interferenz gleicher Neigung

13.2 Einige Interferenzanordnungen in der Messtechnik

13.2.1 Fizeau-Interferenzgerit

Mit dieser Anordnung wird der optische Wegunterschied zwischen Front- und
Riickseite oder zwischen einer Referenzfliche und der Priiffliche gemessen
(Abb.13.4). Jedesmal, wenn 2 - d - n + 3 = kX ist, erscheint ein Interferenz-
streifen.
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L: Lichtquella
S: Strahlteiler

Abb. 13.4. Prinzip des Fizeau-Interferometers

Auf diese Weise koénnen Unebenheiten und Dicken von Schichten, z.B. in
der Halbleiterindustrie, gemessen werden. Der Intensitétsverlauf der Inter-
ferenzstreifen ist cos?-férmig. Dadurch sind der visuellen Ablesegenauigkeit
Grenzen gesetzt (rund 0,1 Streifenabstand). In der digitalen Interferometrie
mit automatischer Streifenauswertung sind Aufldsungen von 1/100 moglich.
Zur Verbesserung der Genauigkeit konnen auch Mehrfachinterferenzenanord-
nungen Anwendung finden (Fabry-Perot).

13.2.2 Michelson-Anordnung

Die einfallende Planwelle wird mit Hilfe des Strahlteilers S in zwei Halften
aufgeteilt (Abb.13.5). Die Welle (1) durchlduft den optischen Weg 1 und
wird am Spiegel M reflektiert, die Welle (2) wird vom Spiegel M, reflektiert.

Y

v M
. M'2

b

Mz

Abb. 13.5. Michelson-Anordnung
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Nach dem Strahlenteiler werden die beiden Wellen wieder vereinigt und in-
terferieren. K ist eine Kompensationsplatte aus gleichem Glas mit gleicher
Dicke wie S (— gleiche optische Wege); sie wird fiir weiles Licht verwendet.
Das Interferenzmuster ergibt sich nach (13.2). Der optische Wegunterschied
fiir die Beleuchtungsrichtung ist 6 = 2d cos 9.

13.2.3 Twyman-Green-Interferometer

Dieses Interferometer gleicht dem Michelson-Interferometer. Die ausgedehnte
Lichtquelle wird durch eine monochromatische Punktlichtquelle ersetzt. In
unseren Anwendungen werden Streifen gleicher Dicke vermessen.

Der Strahlteiler S (halbverspiegelt) spaltet die durch die Linse Ly erzeugte
Planwelle in zwei Hilften auf (Abb. 13.6a). Nach der Reflexion an den Spiegeln
My bzw. My werden die Wellenfronten nach dem Strahlteiler S wieder verei-
nigt und durch die Linse Ly fokussiert. Das Auge bzw. das TV-System wird
dann im Brennpunkt von Lo plaziert. Die Intensitdt im Interferenzbild ist
bestimmt durch den optischen Wegunterschied [AM; A] und [AMAl.

Diese Art von Interferenzanordnungen wird speziell zur Priifung von opti-
schen Komponenten, Glasplatten, Oberflachen, z.B. Wasseroberflachen, Pris-
men (Abb.13.6b) sowie Linsensystemen in Verbindung mit einem Kugel-
spiegel (Abb. 13.6¢) verwendet.

Laserinterferometrie in der Fertigung, aber auch fiir Anwendungen in der
Biologie, nimmt an Bedeutung zu, eine Schwerpunktverlagerung ist zu erken-
nen, wonach der Messort von der Endkontrolle zur Fertigungsstelle verlegt
wird.

Abb. 13.6. Twyman-Green-Interferometer
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13.2.4 Interferometrie in der Lingenmessung

Das beschriebene Interferometerprinzip wird bei Léngeninterferometern fast
ausschlieBllich benutzt. Der Laserstrahl wird durch einen optischen Strahlteiler
auf die zwei Interferometerarme verteilt; die an beiden Endspiegeln M; und
M> reflektierten Biindel am Interferometerausgang werden auf einem Pho-
todetektor (anstelle des Auges) registriert. Verschiebt man beispielsweise
den Endspiegel M5, so wechseln am Interferometerausgang entsprechend der
Phasenlage der beiden von M; und Ms reflektierten Biindel Maxima und
Minima der Intensitdt. Ein an den Detektor angeschlossener Zahler zéhlt die
Anzahl der Hell-Dunkel-Wechsel. Damit werden Wegénderungen, aber auch
Endmasse gemessen. Darauf basiert auch die Meterdefinition:

Am 14. Oktober 1960 wurde vom internationalen Biiro fiir Mafle und
Gewichte das MetermaB als 1650763,73 Wellenlingen des beim Ubergang
zwischen den Niveaus 2p;¢ und 5d, des Kryptonisotops mit der Massenzahl
86 emittierten Lichts definiert. In der Zwischenzeit stehen frequenzstabili-
sierte HeNe-Laser und Argon-Tonen-Laser mit grofen Kohérenzldngen (bis
zu einigen km) zur Verfiigung. Dariiber hinaus sind Frequenzmessungen die
genauesten Messungen, die wir heute kennen. Da die Lichtgeschwindigkeit
das Produkt aus Wellenldngen und Frequenz ist, kann bei Festlegung der
Lichtgeschwindigkeit ein beliebiger frequenzstabilisierter Laser, dessen Fre-
quenz bekannt ist, als Lingennormal benutzt werden (Erweiterung der Meter-
Definition 1983 fiir hochgenaue Bestimmung des Meters; ansonsten gilt die
Definition von 1960).

13.2.5 Mach-Zehnder-Interferometer

Eine weitere wichtige Interferenzanordnung ist die von Mach-Zehnder
(Abb.13.7). Die Anordnung mit den getrennten Wellenfronten [Sy, My, Ss]
und [Sy, Mz, Ss] ist sehr geeignet fiir Untersuchungen von Gasstrémungen,

3- N @, \U{

' ‘)}} ° 2z
OO
&

Abb. 13.7. Mach-Zehnder-Anordnung

9._'/
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Gasdriicken und von Luftstromungen bei Geschossen. Eventuell muss fiir den
Behilter im Referenzstrahl 1 ein mit G identisches Gefifl angebracht werden.

13.2.6 Wellenfrontscherungsinterferometer

Die zu untersuchende Wellenfront wird verdoppelt (geschert). Dabei wird die
Verdoppelung kleiner oder grofier als die laterale Ausdehnung der Phasen-
struktur gewédhlt. Wir interessieren uns hier speziell fiir den ersten Fall,
z.B. fiir die Untersuchung einer Wellenfront (Wellenfrontabweichung, bezo-
gen auf eine Referenzwellenfront, die eine Plan- oder Kugelwelle ist). Sie wird
ausgedriickt als W(z,y); z,y sind kartesische Koordinaten eines Punkts P
der Wellenfront. Wird die Wellenfront in z-Richtung mit der urspriinglichen
um s geschert, so wird die Koordinate des Punkts P zu (x — s,y). Durch
Uberlagerung der beiden Wellenfronten resultiert im Punkt P: W(z,y) +
W(xz—s,y). Bei lateral gescherten Interferenzanordnungen entsteht bei Uber-
lagerung von W(z,y) und W(x — s,y) jeweils das Interferenzbild AW
(Abb. 13.8). Keine Interferenzen werden beobachtet, wenn wir eine reine Plan-
welle scheren. Alternativ kann radial oder achsial geschert werden [8,10].
Fiir kleine s kénnen wir schreiben

ow

Wir erhalten die Ableitung der Wellenfront, wenn s — 0. Die einfachste
Anordnung zur Beobachtung gescherter Interferenzen stellt die planparallele
Platte dar (Abb. 13.9).

Plx.y)

Y /W

Abb. 13.8. Gescherte Wellenfronten
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Abb. 13.9. Interferenzanordnung zur Scherung

13.3 Digitale interferometrische Messtechnik

Die Interferometrie wurde schon lange vor der Erfindung des Lasers einge-
setzt. Nach Einfithrung des Lasers konnten die Einsatzmdglichkeiten jedoch
erweitert werden, sodass sie heute zu den vielseitigsten Messverfahren der
hochgenauen berithrungslosen Messtechnik z&hlt. Schnelle und genaue elektro-
optische Detektion der Interferenzstreifen haben zu interessanten industriel-
len Messverfahren gefiihrt. Durch elektronische Bestimmung der optischen
Interferenzphase kann die Empfindlichkeit und Messgenauigkeit auf Bruch-
teile der Wellenlénge des verwendeten Lichts gesteigert werden. Die digitale
Interferometrie entwickelt sich zur Zeit immer mehr zu einem sehr niitzlichen
Werkzeug der hochgenauen beriithrungslosen Messtechnik fiir die Industrie.

Fiir die Streifenanalyse werden verschiedene Verfahren angewendet. Es
kann zwischen statischen und dynamischen Verfahren unterschieden werden:

Unter statischen Methoden ist die Auswertung nur eines Interferogramms
zu verstehen (keine Phasenschiebung). Bei statischen Methoden miissen in
aller Regel geschlossene Streifen vermieden werden. Die Streifenmitten kénnen
auf verschiedene Arten gefunden werden. Zur Digitalisierung kénnen ein Digi-
talisiertablett oder bekannte Video- und Bildverarbeitungsverfahren herange-
zogen werden. Zur Evaluation der Phase eignen sich auch Fourier-Transfor-
mationsverfahren [2] sowie Fourier-Analyseverfahren in Verbindung mit der
Videotechnik.

Bei den dynamischen Verfahren wird die Phase zwischen dem Referenz-
und Priifarm variiert, und zwar entweder in Stufen oder kontinuierlich [12].
Hier ist zu unterscheiden zwischen

e Phase-shift- oder Phasenschiebeverfahren mit Phasenschiebungen in zwei,
drei, vier oder mehr konstanten Stufen bzw. kontinuierlich (quasi Hete-
rodyn-Verfahren),

e Heterodynverfahren und

e Phase-locked-Verfahren.
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13.3.1 Phasenschiebeverfahren

Die Phasenschiebeverfahren sind am einfachsten zu realisieren. Es wird hier
die Zweistrahlinterferometrie stellvertretend fiir die anderen Anwendungen
beschrieben.

Das Interferenzmuster in einer Zweistrahlinterferenzanordnung kann, in
Anlehnung an (13.2), beschrieben werden als

I(z,y) = Io (z,y) {1 + m(z,y) cos[¢ (z,y) + A]} . (13.4)

A ist die eingefiihrte Phasenschiebung.

Zur einfachen Auswertung sind mindestens drei Interferenzmuster mit den
entsprechenden Phasenverschiebungen von beispielsweise 90° oder 120° zu
speichern. Die Interferenzmuster werden héufig mit Hilfe von Festkorperde-
tektoren, z.B. CCD, Speicher und einem Personal-Computer (PC) analysiert.
Bei Phasenschiebungen von je 90° ergeben sich die Intensitdtsmuster wie
folgt:

L ($,y) = 1o (l‘,y) {1 +m (x,y) cos¢(x,y)} )
Iy (z,y) = Io (z,y) {1 = m (2, y) sin (z,y)} ,
I3 (1’73/) = IO (x,y) {1 —m (l',y) COS¢ (LE, y)} .

Dabei sind I, I3, I3 die Intensitéiten in den Punkten (x, y) bei entsprechender
Phasenschiebung A. Daraus errechnet sich die Phase ¢ nach

212 (.23, Z/) - Il (J,‘,y) - I3 (x,y)
-[3 (xay)_ll (x,y) .

Ahnliche Ausdriicke ergeben sich bei Phasenschiebungen von —90°, 0° und
+90° bzw. von 0°, 120° und 240° [12].

Es ist an dieser Stelle zu bemerken, dass sich durch die Phasenschiebung
nur das Interferenzstreifenmuster #ndert, wiahrend sich die Strukturen des
Bildhintergrundes nicht verdndern. Das Phasenschiebeverfahren liefert fol-
gende Vorteile:

(13.5)

¢ (x,y) = arctan

e Das Vorzeichen der Phase ¢ wird eindeutig ermittelt.
e Die Phase ¢ kann auf 1/100 des Streifenabstands ermittelt werden.
e Interferenzstreifen kénnen eindeutig vom Hintergrund getrennt werden.

Als Alternative zu dem stufenweise phasengeschobenen Interferenzmuster
kann die Phasenénderung auch aufsummiert werden, wobei die Integrations-
stufen iiblicherweise konstant sind. Der Detektor integriert die Streifeninten-
sitédt bis zur Phasenschiebung v; v kann dabei beliebig sein. Die integrierte
Intensitédt ergibt sich zu

Aty
2

[ by (14 m ) eosio o) + 5@} B0 (130)

Ai—v
3

]i(‘r’y):
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wobei ¢ die zu bestimmende Phase der Wellenfront, A; die mittlere Phase
fiir die Belichtung, Iy die mittlere Intensitdt und m der Kontrast der Inter-
ferenzmuster sind. Nach Integration erhilt man eine registrierte Intensitét

sin (%)
(3)

Die Methode nennt sich ,, Integrating Bucket“ [5]. Der Unterschied zwischen
der Integrationsmethode und der stufenweisen Phasenschiebung liegt bei der
Kontrastreduzierung der Interferenzstreifen. Fiir v = 0 ist das die stufenweise
Phasenverschiebung.

Um Diskontinuitédten zu vermeiden und das Sampling-Theorem von Ny-
quist zu beriicksichtigen, sollte ein Interferenzstreifen mindestens zwei De-
tektorelemente iiberdecken.

Untersuchungen auch an unserem Institut haben gezeigt, dass die 4- und
insbesondere die 5-Interferogramm-Methoden mit z.B. vier Phasenschiebun-
gen von je 90° besonders unempfindlich auf Fehler der Phasenschiebung sind;
beispielsweise fithren Fehler von 20% zu Messfehlern in der Gréfienordnung
einer zehntel Wellenldnge. Vorsicht ist am Platz, wenn Phasenschiebungen
in stark konvergierenden oder divergierenden Wellenfronten wie z.B. bei der
Fizeau-Anordnung notig werden.

Die digitale Interferometrie erlaubt die sehr genaue Bestimmung der Wel-
lenfront aus vorliegenden Interferenzstreifen. Sowohl das Phasenbild als auch
der Streifenkontrast konnen dargestellt werden. Nachdem die Daten im Rech-
ner sind, konnen Polynome angepasst werden. Zernike-Polynome sind wegen
ihrer orthogonalen Eigenschaften besonders niitzlich zur Untersuchung von
Justierfehlereinfliisssen und zur Festlegung von Toleranzkriterien [4,7].

Abbildung 13.10 zeigt schematisch die Anordnung eines Twyman-Green-
Interferometers zur Untersuchung des optischen Systems OBJ mit perfek-

I (z,y) = Iy (z,y) - {1 +m cos [¢ (z,y) + Ai]} . (13.7)

PS

Twyman-Sresn-
Inteferometer

Abb. 13.10. Twyman-Green-Interferometer mit typischen Interferenzmustern
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Abb. 13.11. Automatische Interferenzstreifenanalyse. (a) Interferogramm (b)
Grauwertdarstellung (c) Pseudo-3D-Darstellung (d) Konturlinien

tem Kugelspiegel KS mit dem Kugelmittelpunkt M im Brennpunkt F’ vom
OBJ zusammen mit typischen Bildfehlern, die automatisch analysiert wer-
den konnen. Die Phasenschiebung erfolgt hier mit Hilfe des Piezospiegels PS
im Referenzarm: Fiir die Oberflichenuntersuchung von KS mit Hilfe eines
Twyman-Green-Interferometers wird das OBJ als perfekt vorausgesetzt. Ab-
bildung 13.11 veranschaulicht das Ergebnis der Anwendung der digitalen In-
terferometrie zur Untersuchung der Fehler einer Kugeloberflache.

13.3.2 Anwendung der Interferenzmethoden in der Mikroskopie

Ein typischer Vertreter einer Mireau-Anordnung ist in Abb. 13.12 skizziert.
Im Referenz- und Priifarm sind nahezu identische Objektive erforderlich. Das
Interferenzbild erscheint in der Néhe der Priiflingsoberfliche und wird somit
in die Zwischenbildebene abgebildet. Dort befindet sich auch der Detektor,
z.B. CCD-Zeile oder -Array.

Diese Anordnung eignet sich zur Oberflichenpriifung, allerdings versagt
sie bei sehr rauhen Oberflichen. Die Vertiefung, die zwei benachbarten In-
terferenzstreifen entspricht, ist % Zur Behebung der Mehrdeutigkeit werden



270 H. Tiziani

Detektor
(Zeile, Array)

Farbfilter— | ]

Apertu rblende
Feldblende | s
W N

Lichtquelle

f/

Mikroskop-
objektiv

Mireau-
Interferometer

FI77777 7 Werkstlick

Abb. 13.12. Mireau-Interferometer zur Mikrostrukturanalyse

zur Zeit Zwei- und Dreiwellenldngenverfahren untersucht. Mit dem skizzierten
Aufbau koénnen auch Eindriicke zur Héartepriifung vermessen werden.

Das Phasenschiebeverfahren eignet sich aber auch zur Mikroprofilana-
lyse, wo Hohenauflésungen von 0,1 nm erreicht werden, bei wenigen um Late-
ralauflésung. Allerdings sind polierte Oberflichen erforderlich. Wird ein Twy-
man-Green-Typ-Interferometer fiir mikroskopische Untersuchungen benutzt,
miissen optische Komponenten wie Objektive im Referenz- und Priifarm
moglichst identisch sein. Die Phasenschiebung erfolgt im Referenzarm mit-
tels Piezoelementen, dies ist auch in Abb.13.12 angedeutet. Als Ergebnis
einer Untersuchung zeigt Abb. 13.13 das Profil einer Compact Disc (CD) in
Pseudo-3D-Darstellung, Breite der ,,pits* 0,6 um, Tiefe 120 nm, Spurabstand
1,6 pm.

Die Auswertung der Streifen bei der holographischen und der Speckle-
Interferometrie erfolgt in analoger Weise.
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Abb. 13.13. Auswertung einer CD mit modifiziertem Interferenzmikroskop mit
automatischer Streifenauswertung

13.4 Heterodynverfahren

In der klassischen Interferometrie werden Phasenvariationen in Intensitétsva-
riationen umgewandelt. Bei der Zweistrahlheterodyninterferometrie wird eine
Frequenzvariation, die von der zeitlich variierenden optischen Weginderung
herriihrt, analysiert, wobei die interferierenden Wellen A; = ay cos(wit + ¢1)
und As = ag cos (w1t + Dwt + ¢2 + ¢(t)) zur Intensitit

I = |A1‘2 + ‘A2|2 + 2a1a2 COS (Awt + ¢(t) + ¢2 — ¢1)

fithren. Dabei ist Aw = 27(fy — f1) proportional zur konstanten Frequenzin-
derung, die beispielsweise durch eine Bragg-Zelle, Zeemann-Aufteilung der
Frequenzen oder polarisationsoptisch eingefithrt werden kann. Der Hetero-
dynempfinger detektiert die Intensitét

I =2ajaz cos {Awt + ¢(t) + 2 — P1} - (13.8)

Daraus wird die zeitabhéingige Phase ¢(¢) ermittelt. ¢o — ¢; sind geriitespe-
zifische Phasen. Die Auswertung erfolgt nach bekannten Verfahren der Fre-
quenzanalyse, wobei bei undurchsichtigen Objekten
2

(1) = 7“21; (t)t (13.9)
in der Geschwindigkeitskomponente v in Strahlrichtung gilt. Die gemessene
Frequenz fgem setzt sich zusammen aus

2v (t)

fgem = .f2 - fl + T . (1310)
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Abb. 13.14. Anordnung zur Schwingungsmessung mit Heterodynprinzip

Daraus errechnen sich v(t) und die Wegénderung
z= /v(t) dt14. (13.11)

Bei harmonisch oszillierenden Objekten folgt aus ¢ (t) = T pcos (£2t) die
Schwingungsamplitude p und Frequenz (2. Das beschriebene Prinzip ist die
Grundlage fiir die hochgenaue Abstands-, Bewegungs-, Geschwindigkeits- und
Schwingungsmessung [3, 5].

Die Frequenzverschiebung Af (Af = fo — f1) ist gering im Vergleich
zur Lichtfrequenz. Vielfach wird sie im Referenzstrahl eingefiihrt, z.B. durch
eine Bragg-Zelle mit Af = 40 MHz. Der Lichtempfinger registriert dann ein
frequenzmoduliertes Signal mit einer Mittenfrequenz von 40 MHz. Dieses wird
demoduliert, um die Frequenz und Amplitude der Schwingung zu bestimmen
(Abb. 13.14).

13.5 Interferometrische Lingenmessung

Erst seit der Einfithrung des Lasers ist die interferometrische Distanzmessung
itber grofere Strecken realisierbar. Heute haben die Laser Kohérenzldngen
von einigen 100 m und Frequenzstabilititen, die besser als 10~® sind.

Grundsétzlich erlauben die heutigen Laserlichtquellen Distanzmessungen
iiber mehrere m mit Genauigkeiten von % des verwendeten Lichts. Allerdings
begrenzen Umwelteinfliisse diese Genauigkeiten.

Die zur Lingenmessung benutzte Interferometeranordnung ist durchweg
vom Michelson-Typ, Twyman Green, entsprechend Abb.13.15. Um gegen
Verkippungen der Endspiegel unempfindlich zu sein, werden diese als Tripel-
spiegel ausgefiihrt.

Das in Abb. 13.5 dargestellte Interferometer kann nicht zwischen den zwei
Richtungen der Spiegelbewegung unterscheiden, sondern nur vorwérts zéahlen.
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Abb. 13.15. Prinzipskizze eines kurzkohérenten Interferometers zur Messung von
Linsenformen

Es gibt verschiedene Verfahren, die Richtung der Spiegelbewegung zu er-
fassen. Das sog. Quadraturverfahren arbeitet mit zwei zueinander um /2
verschobenen Lichtbiindeln. Dieses wird entweder durch eine geometrische
Zweiteilung des Strahlengangs in einem Interferometerarm oder durch zwei
orthogonal zueinander polarisierte Lichtbiindel erreicht. Am weitesten ent-
wickelt ist das beschriebene Heterodynverfahren, wo zwei Lichtbiindel mit un-
terschiedlicher Frequenz eingesetzt werden. Die Frequenzverschiebung kann
mit unterschiedlichen Verfahren, z.B. mit Hilfe der im letzten Abschnitt
eingesetzten Bragg-Zelle, einem rotierenden Gitter, polarisationsoptisch oder
einem Zweifrequenzlaser erfolgen. Bei einem (in Abb. 13.16 als Lichtquelle
dienenden) HeNe-Zweifrequenzlaser befindet sich das Entladungsrohr in
einem longitudinalen Magnetfeld. Infolge der Zeemann-Aufspaltung der Ener-
gieniveaus treten zwei Laserlinien auf, eine links und eine rechts zirkular po-
larisiert. Die Frequenzdifferenz fy— f1 héngt linear von der Gréfle des Magnet-
feldes ab. Eine am Laserausgang angeordnete \/4-Platte macht daraus zwei
senkrecht zueinander linear polarisierte Teilstrahlen mit den Frequenzen f;
und f5. Der in das Interferometer eintretende Messstrahl wird durch einen
Polarisationsstrahlteiler Sy auf die beiden Interferometerarme verteilt; Teil-
strahl (1) durchléuft den Referenzarm, Teilstrahl (2) den Messarm. Beim Ver-
schieben des Messspiegels erfidhrt der Messstrahl eine Dopplerverschiebung
von §f = 2% nach (13.10). Da beide Strahlen jeweils zweimal durch eine
A/4-Platte gelaufen sind, haben sich ihre Polarisationsrichtungen um 90°
gedreht; Strahl (1) passiert nun den Strahlteiler, wogegen Strahl (2) reflek-
tiert wird. Das um 45° gegen die beiden Polarisationsrichtungen orientierte
Polfilter ermdglicht nun die Interferenz der beiden orthogonal zueinander po-
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Abb. 13.16. Vorwirts-Riickwarts-Zahlung mit zwei Frequenz-HeNe-Lasern

larisierten Strahlen (1) und (2). Mit Detektor B wird die um

20, 20z

e W v

frequenzverschobene Beatfrequenz fg = fo — f1 + df, mit Detektor A die
»,Referenz“beatfrequenz fy = fo — f1 registriert. In einem Differenzzéhler, er
mit der Frequenz f aufwirts und mit der Frequenz fp abwirts zahlt, findet
die zeitliche Integration der Differenzfrequenz f4 — fp statt; man erhélt einen
zum Verschiebeweg Az proportionalen Zahlerstand Z:

20z
T

2= (a—to) =~ [ora=3 [ Far—

Dieses Verfahren misst nur die Anderungen des Messspiegelabstands z; der
absolute Wert bleibt unbekannt. Zur Messung kénnen Strahlteiler und Refe-
renzspiegel beispielsweise ortsfest am Maschinenbett aufgestellt werden, wih-
rend der am Werkzeugschlitten befestigte Messspiegel die Messstrecke durch-
fahrt.

13.5.1 Interferometrische Messung geometrischer Gréflen
und Fehlerquellen

Die beschriebene Langenmessung ist Basis fiir weitere geometrische Messun-
gen mit Laserinterferometern. Dazu gehoren beispielhaft die Messungen von

e Geradheit — Abstandsgleichheit — Rundlauf,
e Ebenheit — Fluchtung — Oberflichen,
e Parallelitit — Rechtwinkligkeit — Mikroprofilometrie.
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Fast alle diese Messaufgaben sind prinzipiell Messungen der Abweichung von
der Geradheit. Sie unterscheiden sich lediglich durch die jeweiligen Messbe-
dingungen und die Darstellungsweise. So werden z.B. bei der Vermessung
eines Maschinenteils die ermittelten Abweichungen auf zwei Referenzpunkte
auf dem Priifling bezogen, withrend bei der Uberpriifung einer Bewegung die
tatséchliche Bewegungsachse nach der Methode der kleinsten Fehlerquadrate
aus den Messwerten ermittelt wird.

13.5.2 Fehlerquellen

Zu den allgemein bei jeder Prizisionsmessung auftretenden Fehlern kom-
men beim Einsatz von Laserinterferometern solche, die auf der Anderung der
Wellenldnge und der Brechzahl basieren. Die Ursachen fiir die Verédnderung
in der Wellenlénge konnen im Laser selbst liegen, konnen aber auch durch die
Verédnderung der Brechzahl in der Messstrecke bedingt sein. Die Wellenlénge
der emittierten Strahlung hingt hauptséichlich von der optischen Weglinge
(Brechzahl x geometrische Linge) des Resonators ab; diese kann durch Tem-
peratur und Druckschwankungen kurzfristig und durch Alterungsvorginge
langfristig veréndert werden. Deshalb ist besonders bei Halbleiterlasern eine
Kiihlung fiir genaue Messungen erforderlich.

Die Wellenlénge A = )1‘7“ (Ao = Vakuumwellenléinge) im Interferometer ist
stark abhéngig von den Umweltbedingungen. Beispielsweise veréndert sich
die Wellenlinge um einen Bruchteil von 1076\, wenn sich die Temperatur
der Luft im Messstrahl um 1° oder der Luftdruck um 0,1 Torr oder die Luft-
feuchtigkeit um 30% veréindern. Fiir genaue Messungen miissen Temperatur
und Luftfeuchtigkeit so nahe wie moglich an der Messstrecke gemessen wer-
den. Mit Hilfe empirischer Formeln lisst sich aus Druck, Temperatur und
Luftfeuchtigkeit die Brechzahl sehr genau bestimmen und das Messergebnis
rechnerisch korrigieren.

Beim industriellen Einsatz interferometrischer Verfahren sind Stéranfil-
ligkeiten z.B. durch Schwingungen, Temperaturdnderungen, allfillige Kiihl-
mittel zu beachten. Schnelle, automatische Streifenauswertungsverfahren sind
dabei sehr hilfreich.

13.6 Weitere Verfahren
der interferometrischen Messtechnik

13.6.1 Zweiwellenléingen-(2\)-Verfahren

Interferometrische Verfahren sind sehr empfindlich gegen Stérungen durch
z.B. eine rauhe Oberfléche. Interferometrie mit grofferer Wellenléinge, z.B. A =
10,6 um (CO9-Laser), bringt hier eine Verbesserung. Allerdings fehlen heute
noch geeignete Detektoren fiir flichenhafte Interferenzstreifensysteme. Eine
Alternative ist das Interferenzverfahren mit zwei benachbarten Wellenldngen
[2,6].
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Abb. 13.17. Schwebungsfrequenzen bei der 2A-Interferometrie

Durch die Uberlagerung von zwei harmonischen Wellen unterschiedlicher
Wellenléingen oder Frequenzen entstehen Schwebungsfrequenzen (Beatfre-
quenzen), die in Abb. 13.17 zu sehen sind. Die resultierende Wellenléinge ist

A1

N= —=
A1 — Ao

Die resultierende ldngere Wellenldnge eignet sich insbesondere zur Abso-
lutmessung, da die optischen Wegénderungen nur innerhalb der Wellenlénge
eindeutig sind. Auch bei optisch rauhen Oberflichen bieten sich Vorteile.

13.6.2 Interferometer mit computergeneriertem Priifhologramm

Wird ein Hologramm mit einer Referenzwelle beleuchtet, entsteht durch Beu-
gung an den Hologrammstrukturen die Rekonstruktion der Objektwelle. Um-
gekehrt kann auch das Hologramm mit der Objektwellenfront beleuchtet wer-
den. Es wird die Referenzwelle rekonstruiert. Diese Eigenheit kann zur Op-
tikpriifung, speziell zur Priifung asphérischer Fliachen, genutzt werden. Das
Verfahren wurde prinzipiell schon im Buch von Malacara erldutert [8]. Durch
die digitale Interferometrie sind die Einsatzmoglichkeiten erweitert und ver-
feinert worden [4].

13.6.3 Weilllichtinterferometrie

WeiBllichtinterferometrie ist zwar nicht neu, hat aber in den letzten Jahren
neuen Auftrieb erhalten. Anwendungen finden wir sowohl in der Oberflichen-
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Abb. 13.18. Messung einer Kontaktlinse mittels kurzkohirenter Interferometer

messtechnik als auch in der Medizin zur Vermessung der Hautoberflédche, aber
auch zur Tomographie im Hautgewebe.

Prinzipiell geht es um die Feststellung des maximalen Interferenzkon-
trastes. Der Bereich fiir das Auftreten von Interferenzstreifen wird durch
die Kohérenzlinge der Lichtquelle auf wenige pm beschriankt. Ausgehend
von Abb.13.5 erhalten wir maximalen Streifenkontrast, wenn der optische
Wegunterschied Null wird. Einen typischen Aufbau fiir die Vermessung von
sphérischen Oberflichen finden wir in Abb. 13.15 als Zweistrahlinterferenz-
anordnung zusammen mit dem Streifenkontrast. In Abb. 13.18 wird beispiel-
haft die Vermessung der Vor- und Riickseite einer Kontaktlinse gezeigt.
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14 Lasersysteme

J. Bille

14.1 Gaslaser

Bei dieser Laserkategorie liegt das aktive Medium in gas- oder dampfférmiger
Phase vor. Die meisten Gase, insbesondere Edelgase, eignen sich als Laser-
medium. Jedes von ihnen liefert mehrere Laseriibergénge. So sind z.B. von Ne
iiber 180 Laserlinien bekannt. Die Emissionsbereiche erstrecken sich vom UV-
bis in den Submillimeterwellenbereich. Die Gaslaser umfassen Neutralatom-
(z.B. HeNe, Metalldampf), Tonen- (z.B. Ar™), Molekiil- (z.B. CO3) und Ex-
cimerlaser (z.B. KrF). Gaslaser besitzen eine Reihe von Eigenschaften, die sie
fiir Anwendungen in Industrie, Forschung und Medizin besonders geeignet
machen. Die Anregung des aktiven Mediums in einem Gaslaser geschieht
gewohnlich durch eine elektrische Entladung.

14.1.1 Helium-Neon-(HeNe-)Laser

Energieniveauschema und Laserprinzip. Der HeNe-Laser ist der typi-
sche Vertreter der Neutralatomgaslaser. Er war der erste kontinuierliche Laser
wie auch der erste Gaslaser der Geschichte. Heute ist der HeNe-Laser vor
allem wegen der sichtbaren Emissionslinie bei 632,8 nm ein weit verbreiteter
Laser [8].

Abbildung 14.1 zeigt die Energieniveaus von He und Ne, die fiir die Laser-
prozesse relevant sind. Lasertétigkeit geschieht zwischen Energieniveaus von
Ne, wiahrend He nur zur Unterstiitzung des Pumpprozesses beigemischt wird.
In einem Gasgemisch, welches typisch 1mbar He und 0,1 mbar Ne enthélt,
wird eine de- (oder rf-)Entladung geziindet. Die energiereichen Entladungs-
elektronen regen die He-Atome in verschiedene angeregte Zusténde an. In der
Zerfallskaskade sammeln sich die He-Atome in den metastabilen Zusténden
23S und 2'S mit Lebensdauern von 10™* s und 5-10~%s. Da diese langlebigen
23S und 2'S Zustinde von He beinahe mit den 2s- und 3s-Zustéinden von
Ne koinzidieren, konnen Ne-Atome in diese angeregten Zustdnde durch Stofe
zweiter Art angeregt werden. Die Energiedifferenz AFE, z.B. AE = 400cm ™!
im Fall des 2s-Niveaus, wird dabei in kinetische Energie der Atome nach dem
Stofl umgewandelt. Diese resonante Energieiibertragung von He auf Ne ist der
Hauptpumpmechanismus im HeNe-System, obwohl auch direkte Elektron-
Ne-St6Be zum Pumpen beitragen.
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Abb. 14.1. HeNe-Energieniveauschema mit den dominanten Ubergingen

Konstruktion. Das Entladungsrohr wird durch Brewster-Fenster abge-
schlossen, sodass elektromagnetische Strahlung mit dem E-Vektor in der Zei-
chenebene keine Reflexionsverluste erfihrt (Abb.14.2). Die Laserstrahlung
ist somit in der Zeichenebene linear polarisiert. Heute werden die beiden En-
den des Entladungsrohrs meist direkt mit den Resonatorspiegeln in , Hard-
seal“-Technik abgeschlossen. Dies ergibt erhohte Betriebsdauern von typisch
20000 h. Fiir den Betrieb miissen zusétzlich zu den optischen Daten der
Resonatorspiegel der Gasdruck, das He:Ne-Mischungsverhéltnis und die Ent-
ladungsstromdichte optimiert werden.
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Abb. 14.2. Typischer Aufbau eines HeNe-Laser
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Anwendungen. In der Medizin werden HeNe-Laser hauptséchlich als Jus-
tierlaser und in Diagnostiksystemen eingesetzt.

14.1.2 Argon-Ionen-(ArT-)Laser

Energieniveauschema und Laserprinzip. Der Art-Laser wurde im Jahre
1964 erstmals realisiert. Er ist der typische Vertreter der Ionengaslaser. Der
Unterschied zum Neutralgaslaser liegt in der Verwendunng von lonen statt
neutralen Atomen als aktives Medium. Die Laseriibergéinge finden zwischen
hochangeregten Zustinden des einfach ionisierten Argonatoms statt (vgl.
Abb. 14.3a). Das obere Laserniveau des Ions wird durch zwei sukzessive Stoflie
mit Elektronen der Gasentladung bevélkert. Der erste Elektronenstofl pro-
duziert ein Ton aus dem Neutralatom, wiahrend der zweite Elektronenstof3
das Ion weiter anregt. Damit dieser Zweistufenprozess einigermafien effizient
ablduft, ist eine gegeniiber dem Neutralatomlaser wesentlich erhchte Ent-
ladungsstromdichte notwendig. Dies stellt strengere Anforderungen an die
Kiihlung und Herstellung des abgeschlossenen Laserrohrs. Das obere Laser-
niveau (4p) kann durch drei verschiedene Arten besetzt werden:

e ElektronenstoBe mit Ar-Ionen im Grundzustand (Prozess a);
e Elektronenstoéfe mit Ionen in metastabilen Zustéinden (Prozess b);
o Strahlungszerfiille von hoherem Niveau (Prozess c).

Wie aus Abb. 14.3 ersichtlich, ist das obere Laserniveau 4p rund 20eV iiber
dem Grundzustand von ArT bzw. ca. 35,7¢eV iiber dem Grundzustand von

a ¢ b
sl 55 4p
- Laserubergang
= 4s

meta-
stabil

sor 12 4p 280
32
. 3 /2}4p 2po
2k |a nm
y Strahlungsiibergang gg]—‘lp 2po
= 12
E 20} 92| 45 2p0
Q 5/2
© 3p5 177
2 15 Grundzustand Ar+
i

Grundzustand Ar

Abb. 14.3. Energieniveauschema (a) und Laseriiberginge mit Wellenlingern in A
(b) von Ar™
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Ar. Damit kénnen nur die energiereichen Elektronen in der Entladung zur
Anregung beitragen. Das untere Laserniveau ist das 4s-Niveau von Art. Es
hat eine Lebensdauer von 1ns, da es mit dem Grundzustand von Ar™ iiber
einen Strahlungsiibergang (72nm) verbunden ist. Das 4p-Niveau hingegen
weist eine wesentlich ldngere Lebensdauer von ca. 10ns auf. Damit ist die
Forderung fiir einen kontinuierlichen Laserbetrieb auch fiir diesen Lasertyp
erfiillt. Da die 4p- und 4s-Niveaus des Ar™ aufgespalten sind, gibt es mehrere
Laseriibergéinge. Abbildung 14.3b zeigt einen detaillierten Ausschnitt aus den
4p- und 4s-Niveaus von Ar™ mit zehn Laseriibergingen. Die intensivsten
Emissionslinien sind bei 488 nm (blau) und 514,5 nm (griin), wo Dauerstrich-
leistungen iiber 100 W bei Kleinsignalverstirkungen von rund 2% /cm erreicht
wurden.

Konstruktion. An das Entladungsrohr eines Ionenlasers werden wegen der
hohen Stromdichten von 30-150 A /em~2 und Plasmatemperaturen von rund
3000 K hohe Anforderungen gestellt. Das Rohrmaterial besteht meist aus
Keramik, beispielsweise aus Berylliumoxid (BeO), das eine dhnlich grofie
Wirmeleitfihigkeit wie Aluminium aufweist. Die Rohrwand ist in Kontakt
mit dem Kiihlwasser. Das Rohrinnere ist durch Lochscheiben aus Wolfram
und Kupfer zur Abfithrung der Wirme in zahlreiche Segmente unterteilt.

Neben seiner hohen Ausgangsleistung hat der Art-Laser den Vorteil,
dass er auf mehreren Wellenldngen oszilliert. Die Trennung der einzelnen
Emissionslinien geschieht mit einem drehbaren Prisma, das in Kombination
mit einem Endreflektor als selektiver Resonatorspiegel wirkt. Eine solche
Anordnung ermoglicht einen Einzellinienbetrieb mit einer Linienbreite von
4-12 GHz. Bei dieser Betriebsart oszillieren immer noch 10-20 longitudinale
Moden gleichzeitig. Um Monomodenbetrieb zu erhalten, wird zusétzlich ein
Fabry-Perot-Etalon in den Resonator eingefiigt.

Anwendungen. Art-Laser werden in der Laserchirurgie speziell in der Der-
matologie und der Ophthalmologie eingesetzt.

14.1.3 Kohlendioxid-(CO2-)Laser

Einer der wichtigsten Laser fiir die industrielle und medizinische Anwen-
dung ist der COs-Laser. Dieser Lasertyp zdhlt heute zu den leistungsstéark-
sten Lasern. Es wurden Leistungen bis zu 100 kW in kontinuierlichem Betrieb
erreicht. Auflerdem zeichnet sich der COs-Laser durch einen hohen Wirkungs-
grad von 15-20% aus.

Energieniveauschema und Laserprinzip. Das COs-Molekiil ist ein line-
ares, symmetrisches Molekiil mit einer Symmetrieachse in der Molekiilachse
und einer Symmetrieebene senkrecht zu dieser Achse. Somit kann das CO»-
Molekiil drei Normalschwingungen ausfiihren.
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Abb. 14.4. Einige tiefliegende Vibrationsniveaus des CO2- und N2-Molekiils

Das obere Laserniveau (00°1) entspricht der Energie der asymmetrischen
Streckschwingung, welche mit einem einzigen Quant (ng = 1) der Energie hvs
angeregt ist. Die Anregung dieses Niveaus geschieht normalerweise in einer
Gasentladung, die neben CO4 auch Ny und He enthélt. Es gibt aber auch an-
dere Anregungsarten wie beispielsweise beim gasdynamischen COs-Laser. Die
angeregten COs-Molekiile sammeln sich im langlebigen 00°1-Niveau, dessen
Lebensdauer je nach Gasdruck, -temperatur und -zusammensetzung im Be-
reich von einigen ps bis zu 1 ms liegt. Wie aus Abb. 14.4 hervorgeht, erfolgt die
Anregung der COz-Molekiile nicht nur durch inelastische Stéffe mit nieder-
energetischen Elektronen in der Entladung, sondern auch durch Stéfle 2. Art
mit schwingungsangeregten Ny-Molekiilen.

Aufgrund des Energieniveauschemas ldsst sich fiir den COs-Laser ein
Quantenwirkungsgrad von ca. 45% ableiten. In der Praxis werden dank den
giinstigen Anregungsbedingungen totale Wirkungsgrade (optische/elektrische
Energie) von bis zu 30% erreicht, was im Vergleich zu anderen Lasertypen
einen erstaunlich hohen Wert darstellt.

Das Emissionsspektrum des COs-Lasers besteht aus vielen Linien. Dies ist
auf die Aufspaltung der beteiligten Vibrationsniveaus in Rotationszustéinde
zuriickzufiihren, wie in Abb. 14.5 dargestellt. Die Rotationsniveaus werden
durch die Quantenzahl J charakterisiert, und die entsprechenden Rotations-
energien sind ndherungsweise gegeben durch

E(J) = heBJ(J +1). (14.1)

Da das CO2-Molekiil linear ist, ein Symmetriezentrum besitzt und die Spins
der '%0O-Atome Null sind, treten im Rotationsspektrum bei den symmetri-
schen Vibrationsniveaus, z.B. (10°0), nur gerade J auf bzw. nur ungerade
J bei den asymmetrischen Vibrationszusténden, z.B. (00°1). Es gilt aber zu
beachten, dass bei Ersatz von einem der Sauerstoffatome durch ein anderes
Isotop alle J-Zustdnde im Rotationsspektrum vorkommen.
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Abb. 14.5. Aufspaltung der beim CO3z-Laser beteiligten Vibrationsniveaus in Ro-
tationsniveaus mit Beispielen von Laseriibergéngen

Fiir die Laseriibergédnge zwischen den verschiedenen Vibrations-Rotations-
Niveaus gilt fiir elektrische Dipoliibergénge die folgende Auswahlregel fiir die
Quantenzahl J: AJ = +1, AJ = 0 ist verboten.

In der Spektroskopie ist es iiblich, den Rotationsiibergang durch die Quan-
tenzahl J des unteren Niveaus zu kennzeichnen, und jede Anderung von .J
bezieht sich auf dieses Niveau. Die Ubergéinge mit AJ = —1 werden zum
P-Zweig, diejenigen mit AJ = +1 zum R-Zweig zusammengefasst. Der Q-
Zweig (AJ = 0) existiert nicht. Die einzelnen Laseriibergéinge werden meist
durch den Wellenlingenbereich des involvierten Vibrationsiibergangs (10,4~
um- bzw. 9,4-um-Band), den Zweig (P bzw. R) und die Quantenzahl J
bezeichnet. Als Beispiel entspricht die in Abb. 14.5 eingezeichnete 10P(20)-
Linie dem Ubergang zwischen dem Rotationsniveau mit J = 19 des (00°1)-
Vibrationsniveaus und dem J = 20-Zustand des (10°0)-Niveaus. Der Abstand
der Laserlinien innerhalb des P-Zweigs betriigt ca. 2cm ™!, innerhalb des R-
Zweigs weniger als 1,5cm™!.

Das Emissionsspektrum eines COs-Lasers ist in Abb. 14.6 dargestellt.
Deutlich sind die P- und R-Zweige des 9,4-um- bzw. des 10,4-um-Bandes
sowie das Fehlen der entsprechenden Q-Zweige zu sehen.
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Abb. 14.6. Emissionsspektrum eines COz-Lasers als Funktion der Wellenlénge

Laserkonstruktion. Es gibt mehrere Betriebsarten fiir COs-Laser, die in
die Typen unterteilt werden kénnen, die in Tabelle 14.1 gelistet sind.

Tabelle 14.1. Eigenschaften von CO2z-Lasern

Typ Leistung Pulsenergie  Pulsdauer/
(Anwendung) (cw) Pulsleistung -frequenz
abgeschlossener Laser 50 W/m

Wellenleiterlaser (Mo, S) 50 W

langsame axiale Strémung kW

- gepulst (Ma, Me) 1J/LkW/m > ps/100 Hz
- Q-switch (Ma) 100 ns/1 kHz
schnelle Gasstrémung (Ma) 100 kW

TEA-Laser (Ma) 10J/,GW 100 ns/kHz
gasdynamischer Laser (Ma, F) 100kW  10J

Hochdrucklaser (S, U) s. TEA- und Wellenleiterlaser

CO;-Laser mit langsamer axialer Gasstréomung. Der typische Auf-
bau besteht aus einem wassergekiihlten Glasrohr mit 1-3 cm Durchmesser.
In dem CO3-He-N3-Gemisch wird eine Gleichstromentladung in axialer Rich-
tung erzeugt. Die Gasstromung dient zur Entfernung von Dissoziationspro-
dukten wie CO und O aus dem aktiven Volumen. Die Laserleistung (Ta-
belle 14.2) kann mit dem Entladungsstrom reguliert werden. Mit Lasern
dieses Typs lassen sich Leistungen von 50-80 W pro Meter Entladungslénge
erzielen. Der Wirkungsgrad liegt iiber 10%. Kommerzielle COs-Laser dieses
Typs sind mit einer speziell gemischten Gasflasche mit etwa 101 und 140 bar
ausgeriistet, die fiir etwa 50 Betriebsstunden ausreicht.
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Tabelle 14.2. Strahleigenschaften kommerzieller CO2-Laser

Typ Strahldurchmesser Divergenz
axiale Stromung 5-70 mm 1-3 mrad
abgeschlossener Laser 3-4mm 1-2mrad
Wellenleiterlaser 1-2mm 8-10 mrad
TEA-Laser 5-100 mm 0,5-10 mrad

Abgeschlossener COz-Laser (Sealed-off Laser). Der Nachteil einer Gas-
flasche wird im abgeschlossenen Laser vermieden. Bei dieser Bauform werden
die Dissoziationsprodukte CO und Oz durch Zugabe von geringen Mengen
von HyO, Hs oder Os chemisch umgewandelt. Weiterhin spielt das Elektro-
denmaterial als Katalysator eine wichtige Rolle. Es konnen Dauerleistungen
bis etwa 60 W/m mit mehreren 1000 Betriebsstunden erreicht werden. Ins-
besondere bei kleineren Leistungen und als Wellenleiterlaser hat dieser Laser-
typ Vorteile.

Wellenleiterlaser (Waveguide Laser). Fiir Anwendungen mit Leistun-
gen von 1-10 W werden luftgekiihlte Wellenleiter-COsq-Laser benutzt. Diese
bestehen aus BeO- oder Al,Oz-Kapillaren mit 1 mm Durchmesser, die als
dielektrische Wellenleiter wirken. Die Strahlung wird an der Wandfldche re-
flektiert, wobei sich dhnlich wie bei Hohlleitern fiir Mikrowellen stehende
Wellenformen ausbilden. Dadurch verringern sich die Beugungsverluste.

Anwendungen. In der Medizin sind die COs-Laser sowohl in der allge-
meinen Chirurgie als auch in Spezialdisziplinen wie Gynékologie, Neurochi-
rurgie und neuerdings der Herzchirurgie (heart laser) eingesetzt.

14.1.4 Excimerlaser

Als FEzxcimere bezeichnet man Molekiile, die nur in elektronisch angeregten
Zusténden existieren konnen. Die Bezeichnung Ezcimer stammt von excited
dimer und bedeutet angeregtes Dimer, wobei ein Dimer ein aus zwei identi-
schen Atomen bestehendes Molekiil ist. Da Excimere nur in elektronisch an-
geregten Zustédnden existieren, ist der elektronische Grundzustand unbesetzt.
Im Kontrast zur Bedeutung ihrer Benennung verwenden die iiblicherweise als
Excimer bezeichnete Lasersysteme Edelgas-Halogen-Molekiile.

Energieniveauschema und Laserprinzip. Die Potentiale der fiir die La-
seremission wichtigen elektronischen Energiezustdnde der zweiatomigen Edel-
gashalogenexcimere sind in Abb. 14.7 dargestellt. 2% und 2II bezeichnen die
Art der Elektronenbindung zwischen den beiden Atomen. Die Symbole ste-
hen fiir 21 L, wobei S den Spin- und L den Bahndrehimpuls entlang der
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Abb. 14.7. Energiepotentiale der Edelgashalogenide

Verbindungslinie darstellt. Fiir L benutzt man grofle griechische Buchstaben
X II, A, &, ete. analog zu den s,p,d...-Bezeichnungen bei den Elektro-
nenorbitalen im Atom.

Aus Abb. 14.7 sind die stark gebundenen Potentiale der angeregten Zu-
stdnde wie auch die praktisch flachen oder repulsiven Potentialkurven des
Grundzustands ersichtlich. In einem angeregten Zustand bilden sich Edel-
gashalogenide, da ein angeregtes Edelgasatom chemisch einem Alkaliatom
dhnlich wird. Gebildet werden die zweiatomigen Excimere hauptséchlich
durch die beiden Reaktionskanile

RV 4+ X +M— RX*+ M, (14.2)

R*+ X, - RX* + X, (14.3)

wobei R und X das Edelgas bzw. das Halogenatom bedeuten und M ein
StoBpartner ist, der aus Griinden der Energie- und Impulserhaltung an der
Bildung des Excimers in der ersten Reaktion (14.2) beteiligt sein muss. Die
Ionisation oder die elektronische Anregung wird meist in einer gepulsten
Hochspannungsentladung erzeugt. Wie aus Abb. 14.7 ersichtlich, ist der er-
ste elektronisch angeregte Zustand fiir kleine internukleare Absténde in zwei
Zustinde 2X und 2IT aufgespalten. Die Potentialkurve des 2 X-Grundzustands
ist praktisch flach oder héchstens leicht gebunden. Im Fall von XeCl* betragt
die Potentialtiefe beispielsweise 255cm ™!, was ungefihr kT bei Raumtem-
peratur entspricht, sodass diese Molekiile thermisch instabil sind. Der 2II-
Grundzustand ist immer stark repulsiv.

Falls nun in einem gegebenen Volumen durch irgendeine Mafinahme Ex-
cimere gebildet werden, so ist dies gleichbedeutend mit einer Besetzungsinver-
sion, da ja die Molekiile im Grundzustand praktisch nicht existieren, sondern
nach einer mittleren Lebensdauer von 10~'2 s dissoziieren. Die Lebensdauern
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7 der oberen Laserniveaus gegeniiber Strahlungszerfall betragen demgegen-
itber rund 10ns, so z.B. 7 = 7ns fiir KrF* bzw. 7 = 16 ns fiir XeF*, sodass
Besetzungsinversionen relativ leicht herzustellen sind. Der Laseriibergang er-
folgt vom ersten angeregten, gebundenen elektronischen Zustand zum elekt-
ronischen Grundzustand.

Verschiedene Photoabsorptionsprozesse beeinflussen im Edelgashalogenid-
excimerlaser die Laseraktivitit. Dazu gehoren beispielsweise die Photodisso-
ziation der Halogenmolekiile X2, aus denen geméfl Reaktion (14.3) das Edel-
gashalogenid RX* gebildet wird, oder die Photoionisation von angeregten
Edelgasatomen und -molkiilen, aber auch die Mo6glichkeit der Selbstabsorp-
tion der angeregten Edelgashalogenidexcimere RX*.

14.1.5 Konstruktion

Wegen der relativ kleinen Verstarkung miissen Excimerlaser stark gepumpt
werden, um Laseraktion zu erzielen. Die Anregung erfolgt entweder durch
einen intensiven Elektronenstrahl, durch eine elektrische Hochspannungsent-
ladung oder durch eine Kombination von beiden. Sie findet in einem Gas-
gemisch statt, welches typischerweise aus 5-10% des aktiven Edelgases (z.B.
Kr), 0,1-0,5% eines Halogens wie F5 und einem leichten Puffergas wie He
oder Ne bei einem Gesamtdruck von 1,5-4 bar besteht.

Abbildung 14.8 zeigt den Aufbau eines Excimerlasers, der mit einem in-
tensiven, gepulsten Elektronenstrahl gepumpt wird, wobei die Elektronen
relativistische Geschwindigkeiten aufweisen.

Die Elektronenstromdichte betriigt typisch 5-500 A /cm? mit Stromstér-
ken von 5-50kA. Die Pulsdauer ist 50ns bis 1 us und die Beschleunigungs-
spannung 0,2-2MV. Der Elektronenstrahl tritt durch eine 25-30 um dicke
Metallfolie in das Gasmedium ein, wo typisch 5-50% der Elektronenstrahl-
energie im Gas deponiert werden.
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Abb. 14.8. Schema eines elektronenstrahlgepumpten Excimerlasers
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Abb. 14.9. Schema eines Excimerlasers, der mit einer elektrischen Entladung ge-
pumpt wird

Erfolgt die Anregung mittels einer Hochspannungsentladung, so ist der
Laseraufbau &dhnlich wie derjenige eines TEA-COs-Lasers mit UV-Vorionisie-
rung, wie in Abb. 14.9 gezeigt wird.

Die Leistungsdichten der Hochspannungsentladungen miissen im Bereich
von 200 MW pro Liter Gasvolumen liegen, um Verstidrkungen von der Grofien-
ordnung 10% cm ™! zu erzielen. Solche Leistungen lassen sich nicht iiber linge-
re Zeit in einem typischen Volumen von 11 aufrechterhalten. Bei den ver-
wendeten hohen Gasdrucken geht die Glimmentladung nach wenigen 10ns
aufgrund von Instabilitdten in eine Bogenentladung iiber. Alle Excimerlaser
sind daher gepulste Laser mit 10-30ns Pulsdauer. Es lassen sich sehr hohe
Verstiarkungen erzielen. Es kénnen Energiedichten von ca. 40J/¢ erwartet
werden, ein Wert, der vergleichbar ist mit den Energiedichten eines IR-Hoch-
leistungslasers wie z.B. des COs-Lasers. Bei beiden Anregungstypen des Ex-
cimerlasers wird ein totaler Wirkungsgrad von ca. 1% erreicht. Da die Ent-
ladungstypen einen einfacheren und kompakteren Aufbau aufweisen, stehen
sie im Vordergrund des Interesses und werden auch kommerziell angeboten.

Laserdaten. Aufgrund der geringen Anzahl optischer Umlaufe, die wéhrend
der kurzen Laseremission im Resonator moglich sind, gibt es kaum einen
Wettbewerb unter den zahlreichen optischen Moden, sodass schliefllich 10°-
10" Moden anschwingen. Die Strahlung von Excimerlasern weist daher nor-
malerweise eine geringe zeitliche und rdumliche Kohérenz auf.

Excimerlaser stellen heute die weitaus intensivsten UV Strahlungsquellen
dar. In Laborsystemen wurden Pulsenergien im kJ-Bereich und Pulsspitzen-
leistungen im Bereich von > 107 W erreicht. Dank der kurzen Wellenléinge
ldsst sich die Laserstrahlung auf einen extrem kleinen Brennfleck fokussieren,
sodass Intensititen von > 10'® W/cm ™2 méglich sind. In Tabelle 14.3 sind
einige typische Daten von kommerziellen Excimerlasern zusammengestellt.
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Tabelle 14.3. Typische technische Daten von kommerziellen Excimerlasern

Lasermedium ArF KrF XeCl XeF
Parameter

Wellenlénge [nm] 193 249 308 351
Pulsenergie bei 1 Hz [nJ] 500 1000 500 400
Pulsdauer [ns] 14 15 13 14
(physikalisch méglich < 200 fs)

Spitzenleistung bei 1 Hz MW] 10 15 9 6
Repetitionsfrequenz [Hz] <80 <100 <150 < 100
Durchschnittsleistung [W] 10 20 10 6

Anwendung. In den letzten Jahren hat der ArF-Laser als Ablationslaser in
der refraktiven Hornhautchirurgie besondere Bedeutung gewonnen.

14.1.6 Farbstofflaser

Mit weit iiber 100 Farbstoffen in wissrigen oder organischen Losungen (Kon-
zentration im Bereich 1073 Mol/1) kann abstimmbare Lasertiitigkeit von etwa
300nm bis iiber 1um erreicht werden. Das Pumpen erfolgt in der Regel op-
tisch, wobei gepulster und kontinuierlicher Betrieb erreicht wird. Der Farb-
stofflaser ist bei weitem der gebrauchliste abstimmbare Laser mit zahlreichen
Anwendungen in der Spektroskopie, Medizin, Biologie, Umweltschutz, Analy-
setechnik und Isotopentrennung. Aufgrund der hohen Bandbreite eignet sich
dieser Lasertyp zur Erzeugung ultrakurzer Pulse bis in den Femtosekunden-
bereich, die zur Untersuchung schneller Prozesse, z.B. der Photosynthese
dienen. In der Medizin wird der Farbstofflaser in der Augenheilkunde zur
Behandlung der Netzhaut routineméfig eingesetzt.

Energieniveauschema. Die fiir das Verstdndnis der Laseremission wichti-
gen Energieniveaus eines typischen organischen Farbstoffmolekiils sind in
Abb. 14.10 schematisch wiedergegeben.

Die Energienieveaus S; (i = 1,2,...) bezeichnen elektronische Singulett-
zustéinde und T; elektronische Triplettzustidnde. Stabile Farbstoffmolekiile be-
sitzen oft eine gerade Anzahl Elektronen. In einem Singulettzustand ist der
Spin des angeregten Elektrons antiparallel zum Totalspin der iibrigen Elektro-
nen, d.h. der Gesamtspin .S der Elektronen ist Null. Fiir einen Triplettzustand
ist der Spin des angeregten Elektrons parallel zum {ibrigen Gesamtspin, und
es gilt somit S = 1. Die elektronischen Zustédnde sind aufgespalten in Vibra-
tionsniveau und diese wiederum in Rotationsniveaus. Die Energiedifferenzen
AFE betragen typischerweise

1. zwischen elektronischen Niveaus AE(Se—S1) ~ AE(S1—Sy) ~ AE(T>—
T1) =20000cm™1;
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Abb. 14.10. Energieniveau eines organischen Farbstoffmolekiils

2. zwischen benachbartem Vibrationsniveaus innerhalb eines elektronischen
Zustands AF ~ 1500 cm™!;

3. zwischen benachbarten Rotationsniveaus innerhalb desselben Vibrations-
zustands AF ~ 15cm 1.

In einer Farbstoflosung sind die dicht liegenden Rotations-Schwingungs-
Niveaus infolge der Wechselwirkung von Farbstoffmolekiilen mit Lésungsmit-
telmolekiilen so stark stoflverbreitert, dass sie sich iiberlappen. Dies hat
Absorptions- bzw. Emissionsbanden zur Folge.

Das Termschema eines Farbstofflasers, wie es in Abb.14.10 dargestellt
ist, entspricht einem Vierniveaulaser. Die prinzipiellen Eigenschaften eines
vielatomigen Farbstoffmolekiils beziiglich Laseraktivitdt konnen auch am ein-
fachen Termschema eines zweiatomigen Molekiils, wie es in Abb. 14.11 gezeigt
wird, diskutiert werden.

In Abb.14.11 sind die Potentiale des elektronischen Grundzustands Sy
und des ersten angeregten Zustands S7 in Abhéngigkeit des Kernabstands r
dargestellt. Zusétzlich sind in beiden elektronischen Zustédnden einige Vibra-
tionsniveaus v mit den zugehoérigen Aufenthaltswahrscheinlichkeiten W;(r)
fiir die beiden Kerne eingezeichnet. So ist z.B. der wahrscheinlichste Kern-
abstand r fiir das Vibrationsniveau v = 0 des Sy-Zustands r = r(y, wihrend
er fiir das (v = 0)-Niveau des S;-Zustands bei r = r; > 7o liegt. Da bei
Raumtemperatur die Energiedifferenz zwischen zwei benachbarten Vibra-
tionsniveaus wesentlich grofler ist als die thermische Energie kT, ist prak-
tisch nur das Niveau v = 0 im Sy-Zustand besetzt. Durch Absorption eines
Pumpphotons gelangt das Molekiil vom Sp(v = 0)-Zustand in ein hoheres
Vibrations-Rotations-Niveau (v > 0) des Sj-Zustands. Welches Niveau v
dabei bevorzugt angeregt wird, bestimmt das Franck-Condon-Prinzip, wel-
ches sowohl fiir den Absorptions- wie auch fiir den Emissionsprozess zwei
Aussagen macht:
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Abb. 14.11. Ausschnitt aus dem Termschema eines zweiatomigen Molekiils

1. der Kernabstand r &ndert sich wihrend des schnellen Absorptionsvor-
gangs nicht, d.h. der in Abb. 14.11 eingezeichnete Ubergang erfolgt senk-
recht nach oben;

2. der Ubergang geschieht bevorzugt von einem Maximum der Aufenthalts-
wahrscheinlichkeit im Sp-Zustand zu einem Maximum im .S;-Zustand.

Fiir das Beispiel in Abb. 14.11 folgt daraus, dass das Molekiil vorwiegend in
das Si(v = 4)-Niveau, mit geringerer Wahrscheinlichkeit in die S;(v = 3)-
bzw. S1(v = 5)-Niveaus gelangt. Die optische Absorption ist daher breit-
bandig mit einem Maximum bei der Photonenenergie hv = AE,. Vom Zu-
stand Si(v > 0) gelangt das Farbstoffmolekiil durch inelastische Sté8e mit
Losungsmittelmolekiilen innert in einer sehr kurzen Zeit von 1-10ps strah-
lungslos in das unterste Vibrationsniveau v = 0 des eletronisch angeregten
Zustands S;. Dieser strahlungslose Ubergang fiihrt zu einer Erwirmung der
Farbstofflésung. Vom Niveau S;(v = 0) kehrt das Molekiil mit grofier Wahr-
scheinlichkeit innert einer iiblichen Zeit fiir erlaubte optische Uberginge von
Ts = 1-10ns spontan unter Aussendung eines Photons in ein angeregtes
Vibrations-Rotations-Niveau (v > 0) des elektronischen Grundzustands zu-
riick. Gem#f dem Franck-Condon-Prinzip erfolgt der Ubergang senkrecht
nach unten zu einem Zustand maximaler Aufenthaltswahrscheinlichkeit. Fiir
das in Abb.14.11 dargestellte Beispiel ist dies das Sp(v = 3)-Niveau. Mit
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geringerer Wahrscheinlichkeit erfolgen die Ubergiinge in das So(v = 4)- bzw.
So(v = 2)-Niveau. Analog zur Absorption ist folglich auch die Emission breit-
bandig mit einem Maximum bei der Photonenenergie hv = AFE..

Bei geniigend hoher Pumpintensitit kann zwischen dem Niveau S;(v =
0) und den hoheren Vibrations-Rotations-Niveaus So(v = [ mit I > 1)
eine Besetzungsinversion aufgebaut werden. Die Niveaus So(v = ) weisen
bei Raumtemperatur wegen des kleinen Boltzmann-Faktors exp(—E(v =
[)/kT) eine vernachlédssigbare Besetzung auf. Sobald die Verstdrkung auf
einem Ubergang Si(v = 0) — Sp(v = 1) die Verluste iiberwiegt, startet
die Laseroszillation. Dadurch wird das untere Laserniveau So(v = ) be-
setzt, welches aber innerhalb einiger ps durch Stéfe mit den Losungsmittel-
molekiilen in den Sp(v = 0)-Zustand entleert wird. Da auch dieser Prozess
strahlungslos ist, fillt die gesamte Uberschussenergie AE, — AE, als Wirme
an.

14.1.7 Laseraufbau

Anregung durch Blitzlampen. Farbstofflaser werden optisch gepumpt;
die Verwendung von Blitzlampen fiithrt zu relativ 6konomischen Konstruk-
tionen. Dabei werden spezielle koaxial um eine zylindrische Laserkiivette
angeordnete Lampen mit kurzen Anstiegszeiten (100ns) und Impulsdauern
verwendet, von denen Laserpulse von 0,1-3 us Dauer erzeugt werden. Diese
Blitzlampen bestehen aus einem Doppelzylinder; in dem inneren Zylinder
befindet sich die Farbstofflosung und in der Wandung der Entladungskanal.
Die Pumpenergien betragen 50-500 J. Daneben werden auch lineare Xe-Blitz-
lampen, dhnlich wie bei den Festkorperlasern, eingesetzt. Wegen der Beset-
zung des Triplettzustands sind kurze Pumppulse notwendig.

Die Ausgangsleistung handelsiiblicher Farbstofflaser mit Blitzlampen kann
bis zu 108 W betragen, die Pulsenergie einige Joule (Tabelle 14.4). Die Puls-
folgefrequenzen liegen im Bereich von 1-100 Hz. Es ist notwendig, die optisch

Tabelle 14.4. Eigenschaften von Farbstofflasern mit verschiedenen Pumpquellen.
Die zitierten Abstimmbereiche werden bei der Verwendung mehrer Farbstoffe er-
reicht

Pumpe mittlere Spitzen- Pulsdauer Linienbreite

Leistung leistung
Blitzlampe 100 W 10°W 1-10us Multim.: 1071072 nm

Monom.: 10~ nm

Nd:YAG 1W 10°W 10ns 100 MHz
(532; 355 nm)
Ns-Laser 1w 105 W 1-10ns Fourier-begrenzt
Eximerlaser 10W 10" W 1-10ns

cw-Art-Laser 20W kont. < 1 MHz
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gepumpte Farbstofflosung mechanisch umzuwélzen, um stérende Aufheizef-
fekte zu vermeiden. Der Wirkungsgrad fiir die Umwandlung von elektrischer,
zum Betrieb der Blitzlampe notwendiger, Energie in Laserstrahlung liegt
bei 0,5%.

Anregung durch Laser. Farbstofflaser fiir spektroskopische Anwendungen
werden meist mit anderen gepulsten oder kontinuierlichen Lasern gepumpt.
Die Pumpwellenléinge kann optimal zur Anregung des Farbstoffs gew#hlt wer-
den. Damit werden storende Aufheizeffekte vermieden und gute Strahlquali-
tét erreicht. Als Pumplaser dienen: Stickstofflaser (337nm), Kupferlaser
(510 nm), Excimerlaser (UV), Rubinlaser (694 nm) oder frequenzvervielfachte
Nd:YAG-Laser (532nm und 355nm). Diese Pumplaser liefern Pulse im ns-
Bereich bei Leistungen zwischen 1-100 MW. Die Vorteile beim Pumpen mit
Pulslasern sind folgende: hohe Spitzenleistung im MW-Bereich, kurze ns-
Pulse, Pulsfolgefrequenzen iiber 100 Hz, grofie Abstimmbereiche insbesondere
beim Pumpen mit UV-Lasern. In Abb. 14.12 ist das spektrale Verhalten von
Verbindungen gezeigt, die mit Excimerlasern angeregt werden konnen. Es
wird liickenlos der Wellenlédngenbereich zwischen 300 und 1000 nm iiberdeckt.
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= = Tl L o X
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320 350 400 500 600 700 800 1000
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Abb. 14.12. Abstimmbereich und typische Pulsenergien verschiedener Farbstoffe
beim Pumpen mit Excimerlasern (Datenblatt der Firma Lambda Physik)

Ultrakurze Pulse. In Lasern grofler optischer Bandbreite konnen zahlreiche
longitudinale Moden auftreten. Durch das Verfahren der Modenkopplung
werden die einzelnen Wellen so iiberlagert, dass in regelméiffigen Abstédnden
(t = 2L/c¢) kurze Pulse entstehen. Bei kontinuierlich gepumpten Farbstoff-
lasern werden synchrones Pumpen und passive Modenkopplung eingesetzt.
Fiir das synchrone Pumpen finden modengekoppelte Ionenlaser mit Pulsen
von 200 ps Dauer und einer mittleren Leistung von etwa 1 W Verwendung.
Voraussetzung fiir die Erzeugung von ultrakurzen Pulsen ist, dass die optische
Resonatorlinge von Pump- und Farbstofflaser bis auf wenige pm gleich sind.
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In diesem Fall wird die Verstdrkung des Lasermediums mit der Umlauffre-
quenz des Lichts im Resonator f = ¢/2L moduliert. Im Gegensatz zur aktiven
Modenkopplung werden nicht die Verluste, sondern die Verstdrkung modu-
liert. Im Farbstofflaser entstehen dadurch Pulse, die 2 bis 3 Zehnerpotenzen
kiirzer als die Pumpimpulse sind, sodass Pulsbreiten um 0,1 ps erzeugt wer-
den koénnen.

Noch kiirzere Pulse bis zu 25fs lassen sich mit passiv modengekoppel-
ten Lasern erzielen. Hierbei wird mit kontinuierlichen Pumplasern gearbeitet.
Dadurch entf#llt die Notwendigkeit, die Léangen von Farbstoff- und Pumplaser
aufeinander zu stabilisieren. Die Modenkopplung wird durch einen sittig-
baren Absorber bewirkt. Eine weitere Verkiirzung bis in den Femtosekunden-
bereich kann durch Pulskompression in Fasern erfolgen. Der Lichtwellenzug
besteht dann nur noch aus wenigen Wellenléingen (Tabelle 14.5).

Tabelle 14.5. Erzeugung ultrakurzer Pulse mit Farbstofflasern

Verfahren Pulsdauer Léange des Wellenzugs

Anregung mit Pulslaser 100 ps 500000 Wellenldngen
Synchrones Pumpen 100 fs 50 Wellenlédngen
Passive Modenkopplung 25 ps 12 Wellenldangen
+ Pulskompression 6 fs 3 Wellenldngen

14.2 Festkorperlaser

Das aktive Medium der meisten Festkorperlaser besteht aus Kristall- oder
Glasstédben von einigen cm Lange, welche mit optisch wirksamen Ionen dotiert
sind. Dabei werden meist Ubergangsmetalle wie Cr, Ni, Co oder seltene Er-
den wie Nd, Er oder Ho verwendet. Die Laserstrahlung entsteht in inneren
ungefiillten Schalen, die weitgehend vom Kristallfeld abgeschirmt sind. Die
Uberginge sind daher relativ scharf, und sie liegen im infraroten oder sicht-
baren Spektralbereich. Daneben gibt es auch vibronisch verbreiterte Niveaus,
die zu abstimmbaren Festkorperlasern fithren.

Bei der Dotierung werden ein Teil (etwa 1073-1071) der Atome durch
Fremdionen ersetzt. Demnach liegt die Dichte der laseraktiven Teilchen bei
etwa 1019 cm ™3, was wesentlich gréler ist als die Dichte in Gaslasern (101°—
10'7 cm™3). Da die Lebensdauer der oberen Laserniveaus oft lang ist, lassen
sich grofle optische Energien in Festkorpern speichern und hohe Pulsleistun-
gen extrahieren. Die Anregung erfolgt durch optisches Pumpen mit Lampen
oder Lasern. Das Material des Festkorperlasers, Kristalls oder Glas, muss gute
optische, mechanische und thermische Eigenschaften besitzen, z.B. Schlieren-
freiheit, Bruchfestigkeit und hohe Warmeleitfahigkeit. Als Kristalle werden
Oxide und Fluoride, als Gliaser Phosphate und Silikate eingesetzt.
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Beispiele fiir die Oxide sind Saphir, Granate und Aluminate. Das er-
ste Lasermaterial war der Saphir AloO3 des Rubinlasers. Bei den Granaten
sind Y3Al;015 (YAG = Yttrium-Aluminium-Granat), GdsGas0i12 (GGG
= Gadolinium-Gallium-Granat) und GdzScaGazO12 (GSGG = Gadolinium-
Scandium-Gallium-Granat) bekannt, welche beim Neodymlaser eingesetzt
werden. Von den Aluminaten wird YAIO3 (YAIO) mit Nd, Er Mo oder Tm
dotiert und als Lasermedium verwendet. Auflerdem werden Wolframate wie
Nd:CaWO, und Beryllate wie Nd:LasBe2O3 (BEL) verwendet. Bei den Fluo-
riden wurden insbesondere CaFy und YLiF4 (YLF) untersucht und mit ver-
schiedenen Ionen dotiert, wie Nd, Ho und Er.

Bei einer speziellen Klasse von Festkorperlasern kann die Energie des
Ubergangs in Photonen und Phononen, d.h. Gitterschwingungen, aufgeteilt
werden. Dieses ermdoglicht bei diesen vibronischen Lasern eine breitbandige
kontinuierliche Abstimmung der Wellenldnge. Die wichtigsten Vertreter sind
der Alexandritlaser (BeAlyO4:Cr3t), der Titan-Saphir-Laser (AlyO3:Ti*t),
der Cr:KZnF3-Laser, der Smaragdlaser (BezAl>SigO15:Cr®t) und andere.

Eine weitere Klasse der Festkorperlaser stellen die Farbzentrenlaser dar,
bei denen Alkalihalogenidkristalle mit Defekten, die eine Farbung der Kristal-
le hervorrufen, verwendet werden.

Im Folgenden werden die wichtigsten kommerziellen Festkorperlaser disku-
tiert, deren Wellenldngen im roten bis infraroten Spektralbereich zwischen 0,7
und 3 um liegen. Im Kap. 14.4 werden der Nd: YLF-Pikosekundenlaser und der
Ti:Saphir-Femtosekundenlaser ausfiihrlich behandelt.

14.2.1 Rubinlaser

Der Rubinlaser, historisch der erste Laser, benutzt als aktives Medium einen
synthetischen Rubinkristallstab. Dieser besteht aus Al,O3 (Saphir), welcher
mit Chrom dotiert ist (Al;O3:Cr3"). Die Laseriibergéinge finden in inneren
Schalen des Cr?*-Ions statt. Die Anregung erfolgt optisch mittels einer Blit-
zlampe. Der Rubinlaser ist ein Dreiniveausystem, was nachteilig ist, da etwa
50% der Atome angeregt werden miissen, ehe es zu einer Uberbesetzung und
Lichtverstirkung kommt. Das verlangt eine hohe Pumpenergie, die in der
Praxis nur im Pulsbetrieb erreicht wird. Die Wellenldnge des Rubinlasers
(R1-Linie) betriigt 694,3 nm bei Zimmertemperatur.

In Abb.14.13 ist links das Energieniveauschema (Dreiniveaulaser) des
Rubinlasers dargestellt. Rechts ist ein typischer Aufbau eines Rubinlasers —
entsprechend der erstmaligen Realisierung durch T. Maiman — wiedergegeben.

Der Rubinlaser kann ebenso wie andere Festkorperlaser in folgenden Be-
triebsarten benutzt werden: Normalbetrieb, Q-Switch und Modenkopplung
(Tabelle 14.6). Im Normalbetrieb erfolgt die Emission eines Rubinlasers wéh-
rend des Pumppulses (etwa 1ms) nicht kontinuierlich, sondern mit starken
statistischen Intensitédtsschwankungen oder Spikes.
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Tabelle 14.6. Verschiedene Betriebsarten des Rubinlasers (A = 694, 3 nm)

Betriebsart Pulsdauer Pulsleistung Pulsenergie
Normalpuls 0,5ms 100 kW 50J
Q-switch 10ns 100 MW 1J
Modenkopplung 20 ps einige GW 0,1J

14.2.2 Neodym-YAG-Laser (inkl. Erbium-, Holmiumlaser)

Der wichtigste Festkorperlaser ist der Neodymlaser, bei dem die Strahlung
von Nd3*-Tonen erzeugt wird. Das Nd®*-Ton kann in verschiedene Wirts-
materialien eingebaut werden, wobei fiir Laserzwecke am haufigsten YAG-
Kristalle (Yttrium-Aluminium-Granat — Y3Al5012) und verschiedene Gléser
verwendet werden. Der Nd:YAG-Laser weist eine hohe Verstirkung und ge-
eignete mechanische und thermische Eigenschaften auf, sodass er in zahlrei-
chen kontinuierlichen und gepulsten Versionen eingesetzt wird. Weitere Kris-
talle fiir Nd-Laser sind Nd:Cr:GSGG, Nd:YLF, weniger Bedeutung haben
YAIO, YAP, CaWO3 und andere.

Die Anregung erfolgt durch optisches Pumpen in breite Energiebéinder
und strahlungslose Ubergéinge in das obere Laserniveau. Der Nd-Laser ist
ein Vierniveausystem mit dem Vorteil einer vergleichsweise geringen Laser-
schwelle. Unter iiblichen Betriebstemperaturen emittiert der Nd:YAG-Laser
nur die stédrkste Linie mit einer Wellenldnge von 1,0641um. Durch Ver-
wendung dispersiver Elemente im Resonator, wie Etalon, Prisma, selektive
Spiegel, konnen auch zahlreiche andere Linien entstehen.

In Abb. 14.14 ist das Energieniveauschema (Vierniveaulaser) des Nd:YAG-
Lasers dargestellt. In Abb.14.15 ist ein typischer Aufbau eines Nd:YAG-
Lasers wiedergegeben.

Handelsiibliche YAG-Laserstibe haben eine Lénge bis zu 150 mm und
einen Durchmesser bis 10 mm. Mit einem 75 mm langen YAG-Laserstab von
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6 mm Durchmesser kann eine Ausgangsleistung von etwa 300 W bei einem
Wirkungsgrad bis zu 4,5% erreicht werden. Die Laserschwelle liegt bei etwa
2kW elektrischer Pumplampenleistung (Kr-Bogenlampe). Eine bessere An-
passung und ein hoherer Wirkungsgrad wird beim Pumpen mit GaAs-Dio-
denlasern erreicht, die zwischen 805 und 809 nm emittieren (s. Kap. 14.3). Die
Laser konnen kontinuierlich oder gepulst strahlen (Tabelle 14.7).



14 Lasersysteme 299

Tabelle 14.7. Verschiedene Betriebsarten des Nd:YAG-Lasers (A = 1,06 um)

Anregung Betriebsart Pulsfrequenz Pulsdauer Leistung
cw

cw Q-switch 0...100kHz 0,1...0,7us 100 kW
cw cavity dumping 0...5Mhz  10...50ns

cw Modenkopplung 100MHz  3...100ps

Puls Normalpuls bis 200Hz 0,1...10ms 10kW
Puls Q-switch bis 200 Hz 3...30mns 10MW
Puls cavity dumping bis 200 Hz 1...3ns 10 MW
Puls Modenkopplung bis 200 Hz 30ps einige GW

Cr:Nd:GSGG-Laser. Neben dem YAG gibt es fiir Neodym noch eine Viel-
zahl anderer kristalliner Wirtsmaterialien. Im Fall von Nd:Cr:Gd3ScoGaz 012
(GSGG) werden die breiten Absorptionsbanden des Chrom (Cr3*) im Sicht-
baren fiir den Pumpprozess ausgenutzt. Der eigentliche Laserprozess findet
im Neodym (Nd3*) statt. Dabei findet ein effektiver Energietransfer von
nahezu 100% von Cr3* auf das obere Laserniveau des Nd®* statt. Dies fiihrt
zu einer Steigerung des Wirkungsgrads auf 5%. Die stirkste Wellenldnge
liegt wie beim YAG bei 1,06 um. Nachteilig ist, dass Warmeleitfihigkeit und
Waérmekapazitéit etwas kleiner als beim YAG-Kristall sind, wahrend sich die
anderen Materialeigenschaften &dhneln. Die Verstérkung ist etwas geringer
und die Séttigung etwas hoher.

Nd:YLF. Im Unterschied zu den YAG- und GSGG-Neodym-Lasern liefert
der Nd:LiYF, eine starke Linie bei 1,053 um. Durch Drehen eines Polari-
sators im Resonator kann die 1,047-um-Linie eingestellt werden. Beide Lini-
en sind senkrecht zueinander polarisiert. Die 1,053-um-Strahlung wird durch
Neodym-Phosphatgléser verstérkt, sodass derartige Kombinationen aus Os-
zillator und Verstarker eingesetzt werden. Der Nd:YLF-Laser kann auch bei
1,313 und 1,321 um betrieben werden.

Nd:Glas-Laser. Anstelle von Kristallen konnen auch Gléser, z.B. Silikat-
oder Phosphatglas, als Nd-dotierte Lasermedien eingesetzt werden. Die Gléser
werden bis zu einigen Gewichtsprozenten und damit stirker dotiert als Kris-
talle und mit groferen Abmessungen hergestellt. Damit konnen Pulse mit ho-
hen Energien und Leistungen erzielt werden. Die Pulsfolgefrequenz ist aller-
dings kleiner als beim YAG-Laser, da die Warmeleitfihigkeit geringer ist.
Die Linienbreite ist wegen der amorphen Struktur des Glases etwa 50-mal
grofler als beim YAG-Kristall. Dadurch kénnn kiirzere Pulse entstehen, da bei
Modenkopplung die Pulsbreite durch die reziproke Linienbreite begrenzt ist.
Handelsiibliche Gaslaser haben Pulsfolgefrequenzen, die meist unterhalb von
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1Hz liegen. Als Beispiel dienen folgende Betriebsdaten fiir einen Laser mit
einem 15 cm langen Glasstab von 1,2 cm Durchmesser: bei 5kJ Pumpenergie
werden etwa 70 J Laserenergie emittiert. Die Wellenlédnge liegt um 1,06 pm.

Erbiumlaser. Neben dem Rubin- und Neodymlaser werden auch der Hol-
miumlaser (2,06 um) und Erbiumlaser (0,85 um, 1,2 um. 1,7 pm, 2,7-2,9 um)
kommerziell hergestellt. Beziiglich Wirkungsgrad und Ausgangsenergie zeich-
net sich der Erbiumlaser nicht besonders aus. Er wird jedoch eingesetzt,
da neue Wellenldingen um 2,9 und 1,54 um zur Verfiigung stehen. Der Er-
Laser wird wie die anderen Festkorperlaser mit Blitzlampen gepumpt, wobei
Pulsenergien im 10 mJ-Bereich entstehen. Als Wirtskristalle dienen YAG,
YLF (= YLiF4) und YAlIO3, Erbium kann auch in Gldser eingebracht wer-
den, die dann Lasertéitigkeit bei 1,54 um zeigen. Anwendungen des Lasers bei
1,54 um sind augensichere Entfernungsmesser; 3-um-Laser werden zu Photo-
ablation in der Medizin eingesetzt.

Holmiumlaser. Holmium kann in die gleichen Wirtskristalle wie beim Er-
biumlaser eingebaut werden. Es entsteht Laserstrahlung hauptséchlich um
2,1 wm, sowie auch zahlreiche andere Linien. Bei Temperaturen des fliissigen
Stickstoffs ist ein kontinuierlicher Betrieb moglich. Bei Zimmertemperatur
konnen intensive Pulse bis zu 500mJ, auch im Q-Switch-Betrieb, erzeugt
werden.

Vibronische Festkorperlaser. Paramagnetische Ionen, insbesondere der
Ubergangsmetalle wie Cr, Co, Ni, weisen eine nichtaufgefiillte 3d-Schale auf.
Beim Einbau dieser Ionen in Festkorper ist die Abschirmung vom Kristallfeld
durch #uflere Schalen schwiicher als bei den seltenen Erden (Nd-Laser). Da-
her tritt eine stdrkere Wechselwirkung zwischen diesen Ionen und dem Wirts-
kristall auf. Ahnlich wie bei Farbstoffen kinnen elektronische sich Ubergénge
in verschiedene Schwingungszustéinde aufspalten und ein Kontinuum bilden.
Die optischen Spektren zeigen sowohl scharfe elektronische sowie auch breit-
bandige vibronische Ubergiéinge. Wie beim Farbstofflaser ist damit die Mog-
lichkeit gegeben, kontinuierlich abstimmbare Systeme zu bauen. Der Ab-
stimmbereich kann iiber 30% von der zentralen Wellenléinge betragen.

14.2.3 Halbleiterlaser

Kurz nach der Realisierung des ersten Lasers wurde bereits 1961 iiber den
Halbleiterlaser berichtet. Er ist von groffem wirtschaftlichen Interesse und
wird bereits jetzt in groflen Stiickzahlen in Konsumartikeln wie digitalen
Musikrecordern und Druckern eingesetzt. Die bedeutendsten Eigenschaften
im Vergleich zu anderen Lasern sind kleine Abmessungen, direkte Anre-
gung durch Strom, hoher Wirkungsgrad, Integrierbarkeit mit elektronischen
Bauelementen und Herstellung durch die Halbleitertechnologie.
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Halbleiter- oder Diodenlaser, welche direkt durch elektrischen Strom ge-
pumpt werden, kénnen in zwei Gruppen eingeteilt werden. Laser aus I11-
V-Verbindungen wie GaAs strahlen im Gelben, Roten und nahen Infraroten
zwischen 600 und 1700 nm. Derartige Laser konnen kontinuierlich und gepulst
bei Zimmertemperatur bis zu einigen mW und Wirkungsgraden bis 50% be-
trieben werden. Dagegen strahlen die Bleisalzdiodenlaser im mittleren In-
fraroten zwischen 3 und 30um; sie konnen nur bei tiefen Temperaturen
T < 100K angeregt werden.

GAAIAs- und InGaAsP-Laser. In Halbleitern sind die Energiezusténde
der Elektronen nicht scharf, wie in Gasen, sondern durch breite Bénder
gegeben. Der Laseriibergang findet #hnlich wie bei Leuchtdioden zwischen
dem Leitungs- und Valenzband statt. In Abb. 14.16links ist das Energie-
niveauschema in einem idealen Halbleiter dargestellt.

In Abb.14.16 ist eine p—n-Laserdiode mit angelegter Spannung V in
Durchlassrichtung wiedergegeben. Die Fermi-Energie F,, der n-Region ist
gegeniiber der Fermi-Energie F), der p-Region um den Betrag eV angehoben.
In Abb. 14.17 ist der schematische Aufbau eines p—n-Diodenlasers dargestellt.
Abbildung 14.18 gibt die Multilayerstruktur eines technischen Halbleiter-
lasers wieder.

aktive Zone

Leitungsband L
[
E
L i
Yalenzband v

Abb. 14.16. Links: Valenzband"V, Fermi-Niveau F' und Leitungsband L eines
idealen Halbleiters. Rechts: p—n-Ubergang mit angelegter Spannung V' in Durch-
lassrichtung V' = Egle = 1,5V fiir GaAs

Strem
Metall 2

rauhe

Oberfidche Oktive Zone

Loseremission

plngpnmllelo und optisch
polierte Gberflachen

Abb. 14.17. Schematischer Aufbau eines p—n-Diodenlasers. Die aktive Zone ist
schraffiert dargestellt
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Abb. 14.18. Doppelheterostruktur eines technischen Halbleiterlasers

Die Wellenldngen der Laserdioden héngen vom Bandabstand des Halb-
leiters ab. In bindren Halbleitern aus zwei Komponenten hat der Bandab-
stand einen festen Wert, der bei GaAs 1,4eV betrigt, was einer Wellenldnge
von 0,9 um entspricht. Bei Halbleitern aus drei oder vier Komponenten kann
durch das Mischungsverhéltnis der Bandabstand variiert werden. Im Fall von
GaAlAs liegt die Variation zwischen 0,9 und 0,7 um. Fiir den Halbleiter In-
GaAsP ist der Wellenlédngenbereich grofier.

Fiir Diodenlaser sind Halbleiter mit direkten Bandabstdnden erforderlich.
Eine weitere Einschrinkung ist, dass Halbleiterschichten am einfachsten auf
Substrate epitaktisch aufgewachsen werden, die etwa gleiche atomare Git-
terkonstanten besitzen. Aus diesem Grund lédsst sich Gaj;_ Al As auf GaAs
und In;_,GagAs,P1_, mit 0 <z <1 und y ~ 2,2z auf InP gut produzieren.
Derartige InGaAsP-Laser kénnen im Bereich von 1000 bis 1700 nm hergestellt
werden. Kiirzere Wellenléngen bis 0,65 wm, d.h. rotes sichtbares Licht, kann
mit InGaAsP auf InGaP erzeugt werden. Gelbe Diodenlaser bis 570 nm ver-
wenden AlGalnP.

Beim Fertigungsprozess ist eine genaue Kontrolle der Wellenlénge des
Lasers nur innerhalb einer Unsicherheit von £20-30 nm moglich. Fiir die
Nachrichteniibertragung sind Wellenldngen um 1,3 und 1,6 um besonders
geeignet, da optische Fasern in diesem bereich eine minimale Dampfung und
Dispersion aufweisen. GaAlAs-Laser um 780nm werden in groflen Stiick-
zahlen fiir die optische Abtastung von Tontrédgern eingesetzt. Tabelle 14.8

Tabelle 14.8. Typische Daten von Halbleiterlasern im kontinuierlichen Betrieb

Lasertyp Wellenldnge Temperatur Leistung Schwellenstrom
(um) (X) (mW) (mA)
InGaAsP/InGaP  0,65...0,7 300 10 100
GaAlAs 0,78...0,88 300 100 10
InGaAsP 1,2...1,6 300 50 10
PbCdS 2,8...4,2 300 1 500
PbSSe 4,0...8,5 100 1 500
PbSnTe 6,5...32 100 1 500
PbSnSe 8,5...32 100 1 500
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zeigt eine Ubersicht iiber einige kontinuierliche Halbleiterlaser. Wegen der
geringen Abmessungen des aktiven Volumens strahlen Halbleiterlaser unter
einem Divergenzwinkel von 20-40°. Da es sich um kohé&rentes Licht handelt,
kann die Divergenz mittels Linsen in den mrad-Bereich verkleinert werden.

Diodenarrays. Auf einem Triger konnen mehrere Streifenlaser parallel
nebeneinander angeordnet werden, wodurch ,, Arrays“ gebildet werden. Diese
liefern kontinuierliche Leistungen bis zu 100 W. Eine wichtige Anwendung
besteht im Pumpen von Festkoperlasern, insbesondere Nd-Lasern.

14.3 Diodengepumpte Festkorperlaser

Oft werden diodengepumpte Laser als Oszillatoren eingesetzt. Die Pump-
strahlung aus Diodenlaserarrays wird mit Hilfe von Linsen meist axial in den
Nd-Stab eingestrahlt. Die Pumpstrahlung dringt tief in den Laserstab ein
und wird nahezu vollstindig absorbiert. Typische lasergepumpte Nd:YAG-
Systeme benutzen Diodenarrays mit einigen Watt kontinuierlicher Laserleis-
tung bei einem Wirkungsgrad um 20%. Der Laserstab ist ungefihr 1 cm lang
mit einem Durchmesser von 0,5 mm. In kommerziellen Systemen ist der Quan-
tenwirkungsgrad nahe bei 1, d.h. fast jedes Pumpphoton erzeugt ein Laser-
photon. Der gesamte Wirkungsgrad eines diodenlasergepumpten Nd:YAG-
Systems liegt um 7%. Da eine Erwérmung erheblich reduziert wird, liefern
derartig gepumpte Laser eine sehr gute Strahlqualitdt im kontinuierlichen
Betrieb von iiber 100 mW in der TEMgg-Mode.

Es werden kommerzielle Systeme hergestellt, in deren Resonator ein Kris-
tall zur Frequenzverdopplung eingebaut ist. Bei einer Umwandlungsrate von
nahezu 100% entsteht damit kontinuierliche griine Strahlung (0,53 wm) im
TEMgo-Mode um 100 mW. Diodengepumpte Neodymlaser kénnen auch in
Giiteschaltung und Modenkopplung betrieben werden. Neben dem Nd:YAG
werden auch anderen Laserkristalle mit Laserdioden gepumpt. Derartige Fest-
korperlaser sind ein entscheidender Fortschritt in der Lasertechnologie, durch
welchen Strahlung mittlerer Leistung im Infraroten und Sichtbaren mit hoher
Strahlqualitdt und gutem Wirkungsgrad erzeugt wird.

Diodengepumpter Nd:YAG-Laser. Die zum Pumpen von Nd:YAG ver-
wendeten Diodenlaser sind GaAs-Laser mit einer Emissionswellenlénge zwi-
schen 805 und 809 nm, die mit einem der Pumpbéinder von Nd:YAG zusam-
menféllt. Bei der Anregung mit Diodenlasern wird im Gegensatz zu den an-
deren Pumpquellen die gesamte optische Pumpenergie vom Nd:YAG-Kristall
in dessen Pumpband absorbiert. Die Erwdrmung des Kristalls wird dadurch
erheblich reduziert und der totale Wirkungsgrad betréchtlich verbessert, wie
Tabelle 14.9 zeigt.
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Tabelle 14.9. Vergleich verschiedener Pumpquellen fiir den Nd:YAG-Laser

Edelgas-Bogenlampe Wolframlampe Diodenlaserarray

Elektrische Eingangs- 2kW 500 W 1w
leistung der Pump-

quelle

Nutzbare Pump- 100 W 5W 0,2W
leistung

Laserleistung 8W 0,23 W 0,06 W
(TEMoo)

Totaler Wirkungsgrad 0,4 % 0,04% 6%
Typ. Lebensdauer 400 h 100 h 5000 h

der Pumpquelle

Auskopplungs-Spiegel

Nd: YAG - Stab

Linse

Diodenlaserarray

Abb. 14.19. Geometrische Anordnung eines diodenlasergepumpten Nd:YAG-La-
sers

Fiir diodenlasergepumpte Nd:YAG-Laser werden Diodenlaserarrays ver-
wendet. Das Pumplicht wird nicht seitlich eingekoppelt wie bei den blitz-
lampengepumpten Nd-Lasern sondern auf die eine Stirnfliche des Laserstabs
fokussiert wie Abb. 14.19 zeigt.

Die gesamte Kavitdt ist nur wenige cm lang, und eine Wasserkiihlung
eriibrigt sich. Bisher wurden diodenlasergepumte Nd:YAG-Laser vorwiegend
kontinuierlich betrieben. Ihr Einsatz ist momentan bei jenen Anwendungen
gegeben, wo relativ niedrige Leistungen aber hohe Anspriiche beispielsweise
an die Frequenzstabilitét gestellt werden.
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14.4 Ultrakurzpulslaser

14.4.1 Pikosekundenlaser im IR, sichtbaren
und UV-Spektralbereich!

Pikosekundenlaser mit hohen Pulsenergien setzen sich aus einem moden-
gekoppelten Oszillator und einem regenerativen Verstiirker zusammen (s.
Abb. 14.20).

ES AOM BF L NdYLF FL. KL

S N
| [=] N - I
At -

Korrelator ﬂ ST 5
P" Experiment
\ GF
S

2 FR /

P T Nd:YLF Nd:YLF

Abb. 14.20. Aufbau eines Lasersystems mit Oszillator und regenerativem Verstar-
ker zur Erzeugeung von ps-Laserpulsen. LD Laserdiode, KL Kollimatorlinse, FL
Fokussierlinse, L Linse, BF Brewster-Fenster, AOM akustooptischer Modulator,
ES Endspiegel, S Spiegel, ST Strahlteiler, A/2 \/2-Pldttchen, FR Faraday-Rotator,
PZ Pockel-Zelle, P Polarisator, T' Teleskop, B Blende, GF' Glasfenster

Der Oszillator. Die Erzeugung der Pulse im Oszillator basiert auf der ak-
tiven Modenkopplung. Dazu befindet sich im Oszillator ein akustooptischer
Modulator (AOM), bestehend aus einem LiNbOs-Kristall. Auf diesen wird
iiber einen Frequenzgenerator ein auf 3—4 W verstéirktes 80-MHz-Sinus-Signal
gegeben. Dadurch wird im Kristall ein stehendes Dichtegitter induziert, wel-
ches eine Beugung der ankommenden Laserstrahlung zur Folge hat. Nur
wahrend der zweimaligen Nulldurchgéinge einer Periode kann das Licht unbe-
einflusst den Kristall durchdringen. Entspricht der Frequenzabstand benach-
barter Moden (Av = ¢/2L) dieser Modulationsfrequenz der Resonatorgiite,

! Der Abschnitt Pikosekundenlaser und Frequenzvervielfachung wurde auszugs-
weise aus der Diplomarbeit , Frequenzvervielfachung an einem Pikosekunden-
lasersystem zur Ablation von Corneagewebe“ von Dipl.-Phys. Ralf Kessler
entnommen.
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so kommt es zur Modenkopplung, d.h. den Moden wird eine bestimmte
Phasenbeziehung aufgeprigt. Damit ist die Vorraussetzung fiir die Bildung
kurzer Laserpulse gegeben. Die so erzeugten Pulse haben eine Lange von ca.
30 ps. Die duflerst intensitidtsschwachen Pulse des Oszillators werden nach
Verlassen des Oszillators in den Resonator eingekoppelt (Seeding), wo sie um
einen Faktor 10° verstiirkt werden. Der verwendete Faraday-Rotator (FR)
dient dazu, vom Resonator ausgekoppelte, intensitétsstarke Pulse, die sto-
rende Einfliisse auf den Oszillator hitten, abzublocken.

Der regenerative Verstirker. Die Aufgabe des regenerativen Verstérkers
ist es, die leistungsschwachen Pulse zu verstérken.

In die Laserkopfe sind jeweils ein ca. 8 cm langer Nd:YLF-Laserstab und
parallel dazu eine Kryptonblitzlampe integriert. Die Blitzlampen dienen unter
cw-Betrieb zum Pumpen des Lasermediums auf der gesamten Stabldnge. Die
so erreichte Inversion kann schliellich vom eingekoppelten Puls abgebaut wer-
den, sodass dieser verstéarkt wird. Das Verstarkungsprofil des umherlaufenden
Pulses kann mit Hilfe einer schnellen Photodiode hinter einem der Endspiegel
aufgenommen werden (s. Abb.14.21a). Der zeitliche Abstand der einzelnen
Peaks von ca. 7ns entspricht der Dauer fiir einen einzelnen Resonatorum-
lauf. Die Einhiillende trégt die Form eines Q-switch-Laserpulses. Das be-
deutet, dass der eingekoppelte Puls eine zeitliche Verstarkung erfahrt, die

Abb. 14.21. Funktionsweise des Lasers. (a) Verstdrkungsprofil des regenerativen
Verstérkers, (b) Dumping, (c) ausgekoppelter ps-Laserpuls
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dieser Form gleichkommt. Man ist also bestrebt, den Puls dann auszukop-
peln (man spricht auch vom Dumping), wenn er maximal verstiarkt wurde.
Bei spiaterem Auskoppeln kime es bereits wieder zur Abnahme der Inversion,
sodass auch die Verstirkung nachlassen wiirde.

Das Prinzip des Ein- und Auskoppelns basiert auf einer Polarisations-
schaltung mit Hilfe der Pockel-Zelle und des polarisiernden Strahlteilers. Das
Schalten der Pockel-Zelle muss sehr schnell vonstatten gehen, um moglichst
nur einen Puls mit viel Energie zu erhalten. Man spricht in diesem Zusammen-
hang auch vom Kontrastverhdltnis des Pockel-Kristalls. Dieses Kontrastver-
héltnis konnte ebenfalls mit einer schnellen Photodiode aufgenommen wer-
den und ist in Abb. 14.21¢ zu sehen. Man liest ein Verhéltnis von ca. 5:2 ab,
d.h. es werden bereits fast 30% der Energie im néchsten Puls mit ausgekop-
pelt. Dieses eher schlechte Kontrastverhéltnis ldsst sich auf einen Schaden
im Pockel-Kristall zuriickfithren. Durch Einbau eines neuen Kristalls sollte
sich ein deutlich besseres Verhiltnis ergeben. Die angesprochenen Schiden
im Kristall bzw. auf dessen Oberfliche sind auf die hohen Intensitédten der
Pulse wiahrend der Resonatorumléufe zuriickzufithren. Um knapp unter der
Zerstorschwelle von LiNbOg zu bleiben, befindet sich deshalb ein Teleskop im
Strahlengang, das den Strahl aufweitet und somit eine geringere Leistungs-
dichte im Kristall erzeugt.

Der Autokorrelator. Zur Messung der Pulslinge dient ein Autokorrela-
tionssystem (Abb. 14.22). Uber einen Strahlteiler werden 50% des Pulses nach
dem Verlassen des Oszillators ausgekoppelt dem Autokorrelator zugefiihrt.
Dieser arbeitet nach dem Prinzip eines Michelson-Interferometers: der Laser-
strahl trifft {iber einen halbduchlédssigen Spiegel einerseits auf einen fahrbaren
Spiegel, andererseits auf ein Prisma, das ihn parallel zum urspriinglichen
Strahl verschiebt. Die so produzierten parallelen Strahlen werden auf einen
frequenzverdoppelnden BBO-Kristall fokusiert. Man erhélt bei geeignetem
Winkel zwischen Kristall und Laserstrahl jeweils eine Welle mit doppel-
ter Frequenz, deren Wellenléinge (A = 526 nm) im sichtbaren Bereich liegt
(Abb. 14.23).

Kommt es zudem zu einer zeitlichen Uberlagerung der beiden Pulsziige,
so generiert man wiederum bei einem bestimmten Winkel eine zusétzliche
frequenzverdoppelnde Welle, um die Phasenverschiebung der Pulse zueinan-
der zu variieren, wird der Spiegel mechanisch vor- und zuriickgefahren, so-
dass sich wéhrend einer kompletten Periode die Pulse zweimal vollstdndig
iiberlagern kénnen, d.h. zweimal griines Licht produzieren. Dieses Licht wird
mit einem Photomultiplier detektiert. Uber ein Oszilloskop ldsst sich das Sig-
nal betrachten. Triggert man auf die Spiegelbewegung, so erhilt man zwei
GauB-Kurven, deren Breite ein Ma8 fiir die zeitliche Lénge der Uberlagerung
und damit fiir die Pulsléinge ist. Ein typisches Autokorrelationssignal ist in
Abb. 14.24 zu sehen. Die wichtigsten Parameter des Systems sind in Tabel-
le 14.10 aufgelistet.



308 J. Bille

e " PM

=
L]
&
w S

Abb. 14.22. Strahlverlauf im Autokorrelationssystem. S Spiegel, ST Strahlteiler,
L Linse, P Prisma, K Kristall, B Blende, PM Photomultiplier, OS Oszilloskop
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Abb. 14.23. Prinzip der Autokorrelationsmessung
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Abb. 14.24. Autokorrelationssignal des ausgekoppelten ps-Laserpulses
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Tabelle 14.10. Laserdaten: 1,5 W ps Nd: YLF-System

Parameter Wert Anmerkung

Lasermedium Nd:YLF Die Wahl des Lasermediums fiel auf Nd:YLF wegen
dessen geringerer thermischen Linse sowie gréflerer
spektralen Bandbreite, verglichen mit dem weit ver-
breiteten Nd:YAG.

Wellenlédnge 1053 Aufgrund der Anisotropie von Nd:YLF kénnen zwei

[nm)] (o) unterschiedlich polarisierte Wellen entstehen. Die
1047 verwendete Wellenldnge von 1053 nm hat eine gerin-
(m) gere thermische Linse als bei 1047 nm und wurde

deshalb bevorzugt. Aulerdem sind die Verluste beim
Einsatz der preislich giinstigeren Standardoptiken
fiir Nd:YAG (X = 1064 m) geringer.

Pulslange ~ 30 Aufgrund von Dispersionseffekten der Laserstéibe

[ps] kommt es zu einer Pulsverbreiterung im Verstérker.
Diese Verbreiterung betrigt allerdings weniger als
25%.

Ausgangsenergie 1,5

[mJ]

Repetitionsrate bis Durch Manipulation des Ein- und Ausschaltens der

[Hz| 1000 Pockel-Zelle kann man die Pulswiederholrate vom
Einzelschuss bis hin zu einem kHz variieren.

Strahldurchmesser =~ 2,5 Das Strahlprofil ist nicht vollkommen kreisférmig,

[mm)] jedoch differiert der horizontale vom vertikalen

Durchmesser um weniger als 15%.

Erzeugung der 2., 4. und 5. Harmonischen des Nd:YLF-Pikosekun-
denlasersystems. Theoretische Grundlage zur Frequenzvervielfachung bil-
det die Polarisation, die sich bei Vorhandensein eines elektrischen Feldes im
Material einstellt. Dabei verschieben sich die leichten Elektronen relativ zu
den schwereren Kernen, und es bildet sich ein Dipolmoment. Als Polari-
sation bezeichnet man das Dipolmoment pro Volumeneinheit. Bei kleinen
Feldstérken ergibt sich fiir isotrope Medien eine lineare Abhégigkeit der Po-
larisation von der Feldstérke:

P=\E. (14.4)

Diese Gleichung beinhaltet allerdings nur das erste Glied einer Potenzrei-
henentwicklung in E und stellt deshalb nur eine Néherung dar. Hat man
es dagegen mit starken Feldern zu tun, darf man die hoheren Glieder der
Entwicklung nicht mehr vernachléssigen.

P= X(l)E + X(2)E2 + X(3)E3 NI (14.5)
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Dabei bezeichnet x (™) die Suszeptibilitit n-ter Ordnung. Die Suszeptibilititen
hoherer Ordnung sind ein Ma#f fiir die nichtlinearen Riickstellkrifte, die an
der verschobenen Elektronenhiille angreifen. Liegt der Wert fiir x(*) noch
nahe bei eins, so féllt er bei den hoheren Ordnungen doch sehr stark ab
(z.B. x®® =~ 107'%cm/V), sodass die Niherung in (14.4) fiir schwache Felder
gerechtfertigt ist. Bei gepulsten Laserstrahlen kénnen jedoch leicht Felder in
der GroBenordnung von 108 V/cm erreicht werden, sodass dann (14.4) keine
gute Beschreibung mehr darstellt.

Der Suszeptibilititstensor 3. Stufe x(?) ist verantwortlich fiir SHG (sec-
ond harmonic generation) sowie fiir den Pockel-Effekt. Er verschwindet in
Kristallen mit zentraler Symmetrie. Somit ist in isotropen Medien keine Fre-
quenzverdopplung méglich. Im Allgemeinen besteht x(? aus 27 Komponen-
ten, von denen jedoch aus Symmetriegriinden nur 18 unabhéngig voneinander
sind. Sie werden meist in einer 6 x 3-Matrix dj,, dargestellt. Bei geeigneter
Kristallorientierung und Polarisation des E-Vektors kann man die Matrix auf
eine skalare Grofle deg reduzieren. deg steht also in direktem Zusammenhang
mit der Effizienz der Frequenzumwandlung.

Die Erzeugung der 2. Harmonischen lisst sich mit einem Zweistufen-
prozess deuten. Zuerst wird, wie oben bereits erwahnt, eine Polarisationswelle
mit der doppelten Grundfrequenz erzeugt, deren Phasengeschwindigkeit und
Wellenldnge im Medium vom Brechungsindex n; fiir die Fundamentalfre-
quenz abhéngt (A, = c¢/2v1n1). Im zweiten Schritt wird die Energie der
Polarisationswelle in eine elektromagnetische Welle mit verdoppelter Fre-
quenz transferiert. Die Phasengeschwindigkeit und die Wellenldnge dieser
Welle wird iiber den Brechungindex no fiir die verdoppelte Frequenz fest-
gelegt (A2 = ¢/2v1n2). Fiir einen effektiven Energietransfer ist es notwendig,
dass die beiden Wellen konstruktiv miteinander interferieren, also in Phase
bleiben, was eine Gleichheit der Brechungsindizes erfordert.

Da fast alle Materialien normale Dispersion im optischen Bereich zeigen,
wird die elektromagnetische Welle sich langsamer ausbreiten als die Pola-
risationswelle. Ausgedriickt in einer Wellenzahldifferenz erhélt man fiir die
Phasendifferenz:

A1
Lost man die Maxwell-Gleichungen fiir eine Fundamentalwelle und eine Welle
mit doppelter Frequenz, die sich beide in einem nichtlinearen Medium aus-
breiten, so erhilt man fiir das Verhéltnis der Intensitdten beider Wellen,
ausgedriickt in Leistungseinheiten, folgenden Zusammenhang [2]

Py, 9 P, sin(Akl/2)

wobei K = 2ndwid?;, | die Kristallinge und A die Strahlfliche bedeuten.
1 = \/ o/ €o€e definiert die Wellenimpedanz.
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Fiir kleine Konversionsraten kann man (14.7) entwickeln (tanh® z ~ z?)

und erhalt:
. 2
Pow _ lQK&SIH (AEL/2)

P, A (Aklj2)? (148)

Anhand von (14.7) bzw. (14.8) erkennt man wiederum, dass bei gleichen
Brechungsindizes der sin-Term und damit die Konversionsrate maximal wird.

Prinzip der Phasenanpassung. Die Bedingung einer konstanten Phasen-
beziehung zwischen Polarisationswelle und elektromagnetischer Welle kann
man unter Ausnutzung der natiirlichen Doppelbrechung eines Materials rea-
lisieren. Dieses Prinzip soll im Folgenden veranschaulicht werden.

Ein- und zweiachsige Kristalle besitzen eine natiirliche Doppelbrechung.
Diese Kristalle haben einen polarisationsabhéngigen Brechungsindex. Defi-
niert man sich eine Ebene durch die Einfallsrichtung des Strahls und der
optischen Achse des Kristalls, so gilt folgender Sachverhalt: Ein senkrecht
zu dieser Ebene (ordentlicher Strahl) linear polarisierter Strahl erféhrt einen
anderen Brechungsindex als ein in der Ebene (auflerordentlicher Strahl) po-
larisierter Strahl. Der Brechungsindex fiir den auflerordentlichen Strahl héngt
zudem noch von der Einfallsrichtung, d.h. vom Winkel zwischen Einfalls-
richtung und optischer Achse ab. Graphisch lassen sich die hier beschriebe-
nen Verhéltnisse gut in Form eines Brechungsindexellipsoids darstellen (s.
Abb. 14.25).

Die k-Vektoren, die immer senkrecht auf der Ellipsoidbegrenzung stehen,
definieren die jeweilige Einfallsrichtung, z kennzeichnet die optische Achse des
Kristalls. Der Abstand Nullpunkt-Ellipsoid-Begrenzung gibt den Betrag des

n,(w,)
n, (o)
n, (o)

n,(w,)

Abb. 14.25. Querschnitt durch den Indexellipsoid eines negativ doppelbrechenden
einachsigen Kristalls fiir zwei verschiedene Frequenzen, wi und w2
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Brechungsindex an, der sowohl frequenz- als auch winkelabhéngig ist. Man
erkennt, dass das Ellipsoid fiir ordentliche Strahlen in Form einer Kugel ent-
artet, was die Unabhéngigkeit des Brechungsindex von der Einfallsrichtung
widerspiegelt. Die fiir die Frequenzvervielfachung wichtigen Kurven n,(wq)
und n,(w2) sind durchgehend gezeichnet. Dort, wo sich beide Kurven schnei-
den, ist die Bedingung der Indexgleichheit erfiillt. An diesen Punkten erfolgt
also eine vollstédndige Kompensation der Dispersion durch die Polarisations-
abhéngigkeit des Brechungsindex.

Die Bedingung Ak = 0 entspricht im Photonenbild der Impulserhaltung:

Ak = kg, + ko, — koo = 0. (14.9)

Ersetzt man k durch ™, so erhélt man fiir die beiden Typen der Phasenan-
passung;:

Typl o+0— a Ne(w) = n,(2w)
Typ o + a = a $[no(w) + na(w)] = na(2w)

Dabei steht ,,0“ und ,,a“ fiir ordentlicher bzw. aulerordentlicher Strahl.

Kritische Phasenanpassung. Es fillt auf, dass die k-Vektoren aufgrund
der Doppelbrechung einen Winkel p einschlielen, der auch als ,, walk-off* beze-
ichnet wird. Das bedeutet aber ein Auseinanderfliefen von Grund- und Ober-
welle, sodass der Bereich im Kristall, in dem Konversion méglich ist, stark
eingeschrinkt wird. Fiir Typ-I-Phasenanpassung ist p gegeben durch

an p = (el@)” Lo ! sin(20) . 14.10
T <<ne<w2>>2 (0l ) ) e

Je grofler p ist, desto geringer ist der Konversionsbereich und damit verbun-
den auch die Effizienz der Frequenzumwandlung.

Aufgrund der Strahldivergenz entsteht ein zusétzlicher Verlust bei der
Konversionsrate. Schon kleinste Abweichungen 6@ vom Phasenanpassungs-
winkel © schlagen sich deutlich in der Konversionsrate nieder. Rechnungen
zeigen, dass z.B. bei Frequenzverdopplung ein linearer Zusammenhang zwi-
schen 6@ und Ak besteht. Eine Phasenanpassung unter diesen schwierigen
Bedingungen bezeichnet man deshalb auch als kritische Phasenanpassung.

Nichtkritische Phasenanpassung. Bei @-Werten von 0° bzw. 90° ver-
schwindet p, d.h. der kohiirente Uberlapp der beiden Wellen ist iiber die ganze
Kristallinge hin gegeben. Bei einigen Kristallen ist es in der Tat moglich,
einen Phasenanpassungswinkel von 90° zu erzielen (s. Abb. 14.26).
Theoretische Betrachtungen ergeben, dass in diesem Fall eine sehr viel
kleinere quadratische Abhéngigkeit zwischen 6@ und Ak besteht. Allerdings
gilt hier die Gleichheit der Brechungsindizes nur fiir eine ganz bestimmte
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n,(o,)

no(ml)

na(u)z)

Abb. 14.26. Brechungsindexellipsoid fiir © = 90°-Anpassung

Wellenlénge. Da jedoch die Brechungszahlen neben der Frequenzabhéingigkeit
auch eine Temperaturabhingigkeit der Form

d (no — anQ)

Wi

it 40 (14.11)

aufweisen, ist eine leichte Verschiebung im Wellenldngenbereich moglich. We-
gen der unempfindlicheren Erzeugung der Frequenzvervielfachung bezeichnet
man diese Art der Phasenanpassung auch als nichtkritische Phasenanpas-
sung.

Nachteile dieser Methode liegen zum einen in dem durch die Wellenlénge
begrenzten Einsatzbereich, zum anderen muss der Kristall mit einer d&uflerst
konstanten Temperatur homogen geheizt werden, was grofie technische Prob-
leme mit sich bringt.

Experimenteller Aufbau. In Abb. 14.27 ist die experimentelle Realisierung
der Frequenzvervielfachung am Pikosekundenlasersystem dargestellt.

Die Fundamentalwellenléinge des Lasers trifft {iber einen Umlenkspiegel
auf eine plankonvex Linse mit einer Brennweite von 500 mm. Dadurch wird
der Laserstrahl von anfianglich ca. 2,5mm Durchmesser auf etwa 250 um
im Fokalbereich eingeschniirt. Die Fokussierung hat den Zweck, die Leis-
tungsdichte, die ja bekanntermaflen einen grofien Einfluss auf die Effizienz
der Umwandlung hat, zu erhéhen. Im Bereich des Fokus befinden sich drei
BBO-Kristalle zur Frequenzvervielfachung. Am Ausgang des dritten Kristalls
erhilt man schlieflich eine Uberlagerung aller erzeugten Wellenlingen. Die
Materialparameter fiir BB-Kristalle sind in Tabelle 14.11 zusammengestellt.
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Abb. 14.27. Aufbau zur Frequenzvervielfachung des ps-Lasers (Erzeugung der 1.,
2., 4. und 5. Harmonischen)

Tabelle 14.11. Materialparameter fiir BBO (3-BaB204)

2w 4w 5w

Phasenanpassungswinkel © [°] 229 475 51.1
walk-off p [°] 319 477 5.34
Brechungsindex (nach Sellmeier-Gleichung)

1o (w) 1.68 1.76 1.85
1 (w) 156 1.62 1.68

Temperatursensitivitit d(Ak)/OT [em™'/°C] 0.14 1.03 2.5
Winkelsensitivitit 9(Ak)/00 [cm™" /mrad] 10.7 34 50

nichtlinearer Koeffizient deg [10'% m/V] 1.69 129 1.21
Transparenz [pm] 0.18-3.5
Absorption [cm™?] 0.005
Zerstorschwelle [GW /cm?] 13.0

14.4.2 Ti:Saphir-Femtosekundenlaser?

In Abb. 14.28 ist die Prinzipskizze eines Z-gefalteten Ti:Saphir-Femtosekun-
denlasers dargestellt. M7 und Ms sind plane Endspiegel, Ms und M3 besitzen
je nach Erfordernissen einen Kriimmungsradius zwischen 100 und 250 mm.
Der Laserkristall mit eine Linge von etwa 10 mm liegt im Fokus der Hohl-
spiegel und ist unter dem Brewster-Winkel geschnitten. Dadurch ergibt sich

2 Der Abschnitt iiber Femtosekundenlaser und KLM wurde auszugsweise aus den
Diplomarbeiten von Peter Brockhaus und Michael Tewes entnommen
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M1

p2

Abb. 14.28. Prinzipieller Aufbau eines Ti:Saphir-Femtosekundenlasers mit Z-ge-
faltetem Resonator

die Notwendigkeit einer Astigmatismuskorrektur. Das Prismenpaar Py, P» ist
zur Kompensation der Gruppengeschwindigkeitsdispersion (GVD) erforder-
lich.

GVD-Kompensation. In jedem Medium tritt Gruppengeschwindigkeits-
dispersion auf: Durch den wellenléingenabhéngigen Brechungsindex ergeben
sich unterschiedliche Geschwindigkeiten fiir kurz- bzw. langwellige Strahlung.
Da die kurzen Wellenziige der Femtosekundenpulse nicht mehr als monochro-
matisch angesehen werden kénnen, wird der Ausgleich der Dispersionseffekte
wesentlich fiir den Aufbau eines Lasersystems.

Im fiir Ultrakurzoszillationen wichtigen Bereich zwischen 700 und 900 nm
ist die GVD fiir die tiblichen optischen Materialien positiv. Dadurch laufen
die niederfrequenten den hochfrequenten Anteilen voraus. Um eine effektive
Modenkopplung zu erméglichen, werden zur Korrektur der GVD Prismen-
strecken eingesetzt (Abb. 14.29).

Da auflerdem fiir den Kerr-Lens-Prozess eine negative GVD erforderlich
ist, kann auch diese mit geeigneter Dimensionierung der Prismenstrecke ver-
wirklicht werden.

Der erforderliche Prismenabstand léasst sich mit den folgenden Formeln
ermitteln:

e Materialdispersion:
d*® N3l d*n
— = 14.12
dw?  2mc2d d\? ( )
e Unterschiede im optischen Weg P in der Prismenstrecke in Abhéngigeit
von der Wellenlénge:

2P &2 AV d\’
Ot en—n )(CM) lsmﬁ—8<dA> lcos . (14.13)

al—']
X
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Input AA
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porro-prism

Abb. 14.29. Kompensation der Gruppengeschwindigkeitsdispersion (GVD) durch
Prismen

Voraussetzung ist ein Lichtstrahl, der das 1. Prisma an der Spitze passiert
und in ein Lichtbiindel zerlegt wird.

Der langwellige Anteil des Strahlenbiindels soll dann bei dem 2. Prisma
wieder auf die Spitze auftreffen. § ist der Winkel zwischen den Prismen-
spitzen und dem Auftreffpunkt des kurzwelligen Anteils des Lichtbiindels
auf dem 2. Prisma, also ein Mafl fiir die unterschiedliche Brechung ver-
schiedener Wellenléngen. Da dieser klein ist, gilt sin § < cos 3. Damit kann
als Ndherung [ sin 0 gleich der doppelten Spotsize und cos 3 = 1 gesetzt wer-
den. In der Praxis wird [sin 3 etwas grofier gewihlt, damit die Lichtbiindel
bei der Justierung des Lasers nicht iiber die Prismenrédnder heraustreten.

Die Faltungswinkel © im Z-Resonator ergeben sich durch die Astigma-
tismuskompensation. Fokussiert man schriag durch eine Grenzfliche mit einem
Brechungsindexunterschied, so ergibt sich kein normaler Fokus mehr, sondern
zwei Brennlinien. Diesen Effekt bezeichnet man als Astigmatismus. Gliick-
licherweise zeigen auch Hohlspiegel einen Astigmatismus, wenn der Strahl
nicht senkrecht einféllt. Das kann man sich zunutze machen, um durch eine
geeignete Anordnung den Astigmatismus der Brewster-Enden zu kompen-
sieren.

Der Ti:Saphir-Laserkristall. Die zur Zeit am héufigsten fiir durchstimm-
bare Laser eingesetzte Materialien sind titandotierte Kristalle. Die extrem
breite Durchstimmbarkeit iiber fast eine Oktave des optischen Spektrums
wurde 1982 entdeckt (Abb. 14.30).

Ti:Saphir vereint einen breiten Abstimmbereich von etwa 400 nm mit
einem relativ grofflen Wirkungsquerschnitt. In diesem Material wird ein gerin-
ger Prozentsatz der Al>*-Ionen aus dem Al,O3 duch Ti*>*-Ionen ersetzt. Die
kommerziell erhéltlichen Kristalle sind mit 0,06-0,15 Gewichtsprozent Ti-
tan dotiert. Ti:Saphir-Kristalle haben ein breites Absorptionsband im blau-
griinen Spektralbereich mit einem Maximum bei 490 nm. Ein relativ schwa-
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Abb. 14.30. Oben: Durchstimmbarkeit verschiedener kommerziell verfiigbarer La-
ser, darunter auch Titan:Saphir. Unten: Absorptions- und Fluoreszenzspektren von
Ti®>* Tonen in Saphir

ches Absorptionsband wird im Infraroten beobachtet. Es wird durch Ti?*-
und Ti**-Paare hervorgerufen. Diese IR-Absorption beeintriichtigt die Laser-
tétigkeit, die im selben Spektralbereich stattfindet. Optimierte Kristallziich-
tungsmethoden und Ausgliihtechniken haben die Auswirkungen dieses Ab-
sorptionsbandes jedoch minimieren konnen. Die Qualitdt des Kristalls hin-
sichtlich dieser parasitdren Absorptionen wird durch die FOM-Zahl (Figure
Of Merit) angegeben. Sie charakterisiert das Verhéltnis zwischen der maxi-
malen Absorption bei 490 nm und der unerwiinschten bei 800 nm. Materialien
mit FOM > 100 sind heute standardméBig verfiigbar.

Das grofle Interesse an Ti:Saphir ist in seinem extrem breiten Floureszenz-
band begriindet, welches eine durchstimmbare Laseremission im Bereich von
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Tabelle 14.12. Daten des Titan:Saphir-Kristalls

Brechungsindex n=1,76
Fluoreszenzlebensdauer T=3,2:Us
Fluoreszenzbreite(FWHM) AX ~ 180: nm
Wellenléinge maximaler Emission Ap ~ 790: nm

Wirkungsquerschnitt parallel zur c-Achse o, ~ 4,1 x 10~ ?cm?
senkrecht zur c-Achse os ~2,0x 10~ %cm?
Quanteneffizienz fiir 530 nm Pumpphoton ng ~ 1

600—-1070 nm erméglicht. Das Maximum der Fluoreszenz liegt bei etwa 800 nm.
Typische Daten sind in Tabelle 14.12 zusammengestellt [4].

Kerr-Lens-Modenkopplung. Als einfaches Modell der Kerr-Lens-Moden-
kopplung kann man ein System mit drei Komponente n ansetzen:

e Eine dispersive Verzogerung, die meist durch Prismenstrecken erreicht
wird;

e eine Amplitudenmodulation,

e die Kerr-Nichtlinearitét.

Im Ti:Saphir-Festkorperlaser fithrt das Kerr-Lens-Modelocking zur Amplitu-
denmodulation. Grundlage hierfiir ist der intensitidtsabhingige Brechungsin-
dex, der eine Selbstfokussierung im Kerr-Medium verursacht. Dies ldsst sich
auf zwei Arten ausnutzen: Einerseits lisst sich die leistungsbezogene Ande-
rung im Strahlprofil durch eine Blende in eine passive Amplitudenmodula-
tion umsetzen. Abbildung 14.31 erliutert diesen Vorgang. Andererseits wird
durch die Selbstfokussierung im Gain-Medium eine bessere Ausnutzung der
Pumpleistung ermoglicht (Abb. 14.32): Der mittels eines zweiten Lasers ge-
pumpte Bereich zwischen —0,008 und 40,008 mm hat mit dem gestrichelt
dargestellten KLM-Mode einer groBeren Uberlapp als mit dem gepunktet
gezeichneten CW-Mode. Also wird der KLM-Mode eine hohere Verstirkung
erfahren. Dieser Vorgang wird als Gain-Guiding bezeichnet.

Beide Effekte fithren zusammen zu einer Selektion: der KLM-Mode wird
durch die geringeren Verluste und die hohere Verstarkung ausgewahlt. Dieser
Einschwingvorgang dauert je nach Konfiguration zwischen 500 und 2000
Umlaufe und ist statistischen Schwankungen unterworfen.

Kerr-
Medium Z Apertur
Eingangs- ~— 1 _ Ausgangs-

strahl strahl

niedrige hohe
Leistung

Abb. 14.31. Wirkungsweise einer Blende im Resonator
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Abb. 14.32. Gain-Guiding im Kristall

14.5 Freie-Elektronen-Laser

14.5.1 Physikalisches Prinzip der Freie-Elektronen-Laser

Eine eigene Klasse kohédrenter Lichtquellen sind die Freie-Elektronen-Laser
(FEL). Das ,Medium*“ des FEL ist ein Strahl relativistischer Elektronen
eines Beschleunigers, der ein transversales, periodisches Magnetfeld eines
sog. Undulators durchliduft (Abb. 14.33). Durch die beschleunigte Bewegung
der Elektronen werden Photonen emittiert. Eine Resonanzbedingung, die die
Elektronenenergie Ey = - moc?, die Stirke des Magnetfeldes By und dessen

oo %
ﬁSplegel
Q/“‘ i Laserstrahl
i NS

B

Undulator
(’lus N! B[)- KJ’

Resonator
(Q J 91 i 92)

Elektronenstrahl
(A, &, AE/E, T, 1)

Abb. 14.33. Prinzip eines FEL
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Periodizitéat A, enthilt, definiert die Wellenlénge der emittierten Strahlung:

Ay K?

Dabei ist der Undulatorparameter K ~ A\, - Bg. Das Spektrum der spon-
tan emittierten Strahlung wird mit der Anzahl N der Undulatorperioden um
1/N eingeengt. Durch einen Resonator kann das emittierte Licht wieder in
den Undulator zuriickgekoppelt werden. Das ,,Lasen“ des Lichtfeldes folgt
allerdings noch nicht aus der eben zitierten Resonanzbedingung, sondern es
muss die sehr komplizierte Beschreibung des statischen Magnetfeldes sowie
das Feld der stehenden Welle im Resonator in Wechselwirkung mit den rela-
tivistischen Elektronenpaketen beriicksichtigt werden.

Die herausragende Eigenschaft von FEL ist die M6glichkeit der kontinuier-
lichen Durchstimmung von A durch Variation von A, und der Elektronen-
energie . So decken die bis 1997 realisierten 31 FEL einen Wellenldngen-
bereich von 230 nm bis 10 mm ab.

Zudem koénnen FEL auch mit extrem hohen Leistungsdichten im Reso-
nator betrieben werden, da kein solides Medium mit einer unvermeidlichen
Zerstorschwelle vorliegt. Weitergehende Informationen zu FEL finden sich in
der umfangreichen Literatur, z.B. in [3,5].

14.5.2 Die Freie-Elektronen-Laser FELIX und S-DALINAC

Im Folgenden werden die FEL FELIX in Nieuwegen/Niederlande sowie S-
DALINAC in Darmstadt, der als erster deutscher FEL 1996 angeschwun-
gen ist, beispielhaft vorgestellt [11]. Die beiden FEL kénnen im Bereich von
6—7um operieren, unterscheiden sich aber stark in der Pulsstruktur (Ta-
belle 14.13).

Der 1991 fertiggestellte Beschleuniger fiir den S-DALINAC wird haupt-
séchlich fiir kernphysikalische Forschung eingesetzt. Der Elektronenstrahl des
S-DALINAC kann kontinuierlich mit der Beschleunigungsfrequenz von 3 GHz
betrieben werden, sodass als Konsequenz auch ein cw-Photonenstrahl mit Pi-
kosekundensubstruktur erzeugt werden kann (Abb. 14.34).

Tabelle 14.13. Vergleich der FEL-Parameter

FELIX DALINAC

A 6,4-6,7 um 7 um
TMak 10 us 1-8 ms
TMik ps ps

frep 8 Hz 31 Hz
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Abb. 14.34. Aufbau des FEL am S-DALINAC. Der Elektronenstrahl wird von der
Gliihkathode (1) aus in den 10-MeV-Injektor-Linac (3) gespeist, wobei im Abschnitt
(2) die 3-GHz-Zeitstruktur aufgeprigt wird. Im supraleitenden Beschleuniger (6)
konnen die Elektronen pro Durchlauf bis zu 40 MeV gewinnen. Der Elektronenstrahl
kann durch die Transportsysteme im unteren Teil ein oder zweimal rezirkuliert wer-
den, sodass Energien von 130 MeV erreicht werden kénnen. Wenn der Elektronen-
strahl in den Undulator (7) eingekoppelt wird, kann die emittierte Strahlung vom
Spiegel (10) wieder auf den 2. Resonatorspiegel (9) reflektiert werden. Am Auskop-
pelspiegel (10) ist ein 60 m langes Auskoppelsystem, das in das optische Labor fiihrt,
angebracht

Der Beschleuniger fiir FELIX hingegen ist speziell fiir den Betrieb des FEL
konzipiert worden. In zwei Beamlines deckt FELIX den Bereich von 5-130 pm
ab. Der Beschleuniger liefert hier 10 us lange Pulsziige, die die Einhiillende
der ps-Substruktur sind [9)].

14.5.3 Medizinische Forschung mit FEL

Fiir die grundlegende Untersuchung der Wechselwirkung von Licht mit Ge-
webe sind FEL sehr wertvolle Instrumente, da sehr leicht Wellenldngenbe-
reiche untersucht werden konnen, die bisher noch nicht von anderen Lasern
abgedeckt werden. Zudem haben viele FEL ausreichend hohe Ausgangsleis-
tungen und eignen sich deshalb fiir laserchirurgische Untersuchungen.

Wegen der starken Absorption von Wasser ist der Spektralbereich ab etwa
2um fiir chirurgische Laser zum Schneiden und Ablatieren interessant [12].
Hier konnten sich schon einige weiter oben erwihnte Systeme in der Praxis
etablieren (z.B. Er:YAG (3pm), Ho:YAG (2,1 um) und CO3 (um 10 pm) [1]).
Wegen eines Absorptionspeaks von Wasser und Proteinstrukturen um 6,4 pm
scheint auch dieser Bereich recht vielversprechend zu sein [10,11]. Mit FEL
konnen interessante Wellenldngenbereiche untersucht werden, um optimale
Parameter fiir spezielle Einsatzgebiete zu finden. Neben der Laserwellenldnge
ist natiirlich auch die Pulsstruktur des Lasers fiir den Abtragungsprozess
ausschlaggebend.



322

J. Bille

Literatur

10.

11.

12.

Berlin HP, Miiller GJ (1988) Angewandte Lasermedizin. ecomed, Miinchen/
Laser-Medizin-Zentrum Berlin, pp. 1988-1993

Bloembergen N (1965) Nonlinear Optics. Benjamin, New York

Brau CA (1991) Free electron lasers. Academic Press, Boston

Brockhaus P (1994) Aufbau eines PLC-stabilisierten 75fs-Cr:LiSAF- und
Verbesserung eines Ti:Saphir-Pulslasers mit Hilfe numerischer Simulation.
Diplomarbeit, Universitiat Heidelberg

Deacon DAG, Elias LR, Maday JM-J, Ramian GJ, Schwettman HA, Smith TT
(1977) First operation of a free-electron laser. Phys Rev Lett 38:892-894
Edwards G, Logan R, Copeland M, Reinisch L, Davidson J, Johnson B, Maci-
unas R, Mendenhall M, Ossof R, Tribble J, Werkhaven J, O’Day D (1994)
Tissue ablation by a free electron laser tuned to the amide II band. Nature
371:416-619

Kessler R (1997) Frequenzvervielfachung eines ps-Lasersystems zur Ablation
von Cornea-Gewebe. Diplomarbeit, Universitit Heidelberg

Kneubiihl FK, Sigrist MW (1986) Laser. Teubner, Stuttgart

Knippels G (1996) The short-pulse free-electron-laser: manipulation of the gain
medium. Academisch proefschrift, Vrie Universiteit Amsterdam

Ostertag M, Walker R, Bende T., Jean BJ (1995) Optimizing photoablation
parameters with FEL technology in the mid IR: a predictive model for the
description of experimental data. SPIE 2391:138-149

Richter A (1998) Der neue Freie-Elektronen-Laser in Darmstadt. Physikalische
Blétter 54-1:31-36

Walker R (1995) Photoablation with the FEL in the far IR (50 um) in biological
soft tissue (cornea). Proc SPIE: 2391



15 Laser-Gewebe-Wechselwirkungen

J. Bille

15.1 Uberblick iiber die Arten
der Laser-Gewebe-Wechselwirkungen

15.1.1 Kilassifizierung nach Wechselwirkungszeiten

Bei der Wechselwirkung zwischen Laserlicht und Gewebe treten je nach In-
tensitit und Wellenldnge der Strahlung verschiedene Prozesse auf, die sich
anschaulich nach Laserpulsdauern klassifizieren lassen (Abb.15.1) [9].

Die Wechselwirkungsprozesse koénnen zur groben Klassifizierung in vier
Kategorien unterteilt werden [2]: photochemisch, photothermisch, photoab-
lativ und photodisruptiv/plasmainduziert. Es zeigt sich, dass die Wechsel-
wirkungsdauer — bestimmt durch die Pulsdauer — einen fiir die Unterteilung
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Abb. 15.1. Klassifizierung der Laser-Gewebe-Wechselwirkungen nach Pulsdauer
und Intensitit. Aus [9]
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weitgehend charakteristischen Parameter darstellt. Sie variiert von mehreren
Minuten bei der photochemischen Wechselwirkung bis hin in den Piko- oder
sogar Femtosekundenbereich bei der plasmainduzierten Ablation. Je kiirzer
die Wechselwirkungsdauer, desto hohere Leistungsdichten werden fiir die
Laserbehandlung benétigt, sodass die therapeutisch sinnvollen Energiedichten
fiir alle Prozesse im Bereich von 1-1000 J/cm? liegen.

15.1.2 Beispiele fiir die klinische Lasertherapien

In Tabelle 15.1 werden zu jedem Wechselwirkungsmechanismus exemplarisch
einige klinische und vorklinische Lasertherapien sowie die zur Zeit wichtigsten
medizinischen Laser aufgefiihrt.

Tabelle 15.1. Beispiele fiir Lasertherapien

Wechselwirkung Wechsel- typische Laser Anwendungsgebiete
wirkungs-
dauer 7,
Pulsdauer
photochemisch cw:sec Farbstofflaser PDT von Tumoren
Ti:SA (z.B. Lunge, Osophagus,
Haut, Blase usw.)
thermisch:
Koagulation ms Nd:YAG H&amostase, Koagulation
(T> 60°C) von Tumoren (LITT,
z.B. Neurochirurgie)
Ar, Kr-Tonen Koagulation der Retina
Vaporisation cw:ms-sec COs-Laser Resektion von Tumoren
(T> 100°C) (Neurochirurgie,
Gyniikologie)
Ablation Us—ms Er:YAG, Ho:YAG, Abtragung von Knochen
(thermo- Er:YSGG, o.4. und Weichteilgewebe™,
mechanisch) z.B. Stapedotomie (HNO)
photoablativ ns Excimerlaser Angioplastie®, refraktive
(z.B. ArF, XeCl))  Hornhautchirurgie®

ps 4./5. Harmonische
Nd:YAG, Nd:YLF
photodisruptiv/ ns, ps, fs Nd:YAG, Nd:YLF, Kapsulotomie, Iridotomie,
plasmainduziert Ti:Sa intrastomale Ablation™
(Farbstofflaser) (Ophtalmologie),
Resektion von Tumoren”®
(Neurochirurgie [1]),
Fragmentation von
Gallen- und Nierensteinen
(Lithotripsie)*

* In Erprobung
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15.2 Photochemische Wechselwirkung

15.2.1 Grundlagen der photochemischen Wechselwirkung

Die photochemische Wechselwirkung ist Grundlage der in den letzten Jahren
immer erfolgreicher eingesetzten photodynamischen Therapie (PDT). Dabei
werden dem Patienten sog. Photosensitizer (S), d.h. Farbstoffe, die sich se-
lektiv im Tumorgewebe anreichern, intravenos gespritzt. Mogliche Reaktions-
kinetiken eines Photosensitizers sind in Tabelle 15.2 aufgefiihrt.

Durch die anschlielende Bestrahlung des Tumorgewebes erfolgt eine elekt-
ronische Anregung der Farbstoffe (1S*), die i. Allg. eine sehr geringe Fluo-
reszenzquantenausbeute besitzen. Strahlungslose Uberginge (intersystem-
crossing) fiihren zu einer Besetzung langlebiger Triplettzustinde (3S*). Diese
konnen iiber unterschiedliche Transfermechanismen zur Besetzung von an-
geregten Singulettzustinden von benachbarten Sauerstoffmolekiilen fiihren,
die aufgrund ihrer hohen Reaktivitdt eine starke zytotoxische Wirkung be-
sitzen [5,15]. Der bekannteste in der PDT benutzte Sensitizer ist das Himato-
porphyrinderivat (HpD); es werden zur Zeit aber eine Vielzahl von neuen
Farbstoffen auf der Basis von Porphyrin, Chlorin, Phthalocyanin und an-
deren Substanzen hinsichtlich ihrer selektiven Anreicherungsrate und ihrer
photochemischen Effizienz untersucht. Die Wahl der Wellenlénge ist natiirlich

Tabelle 15.2. Kinetik der Photosensibilisation (S: photosensitizer, RH: Substrat
mit Wasserstoffbindung, CAR: Carotenoid). Aus [9] nach [2]

FExcitation

e Singlet state absorption IS+ — 15"

Decays

e Radiative singlet decay 'S* = 'S+ h' (Auorescence)

e Nonradiative singlet decay 1g* —= 13

e Intersystem crossing 1g* — 33~

e Radiative triplet decay 38 — 1S+ h” (phosphorescence)
e Nonradiative triplet decay 38* = 13

Type I reactions

e Hydrogen transfer

e Electron transfer

e Formation of hydrogen dioxide
e Formation of superoxide anion

3S* + RH = SH® +R°
38* + RH = S*~ + RH"*
SH® + 20, = 'S+ HOS
S* 4+ 30, = 1S+ 08

Type II reactions
e Intramolecular exchange
e Cellular oxidation

3S*+ 302 [ 1S+ 10;
105 + Cell = Cellox

Carotenoid protection
e Singlet oxygen extinction
e Deactivation

105 + 'CAR = 30, + 3CAR*
3CAR* = 'CAR + heat




326 J. Bille

abhéngig von der Lage des Absorptionsbandes des jeweiligen Sensitizers. Da
aber gleichzeitig eine ausreichende Eindringtiefe in das Gewebe gewiihrleistet
sein muss, kommen in der Praxis nur Wellenldngen im ,,optischen Fenster®
zwischen 500 nm und 800 nm in Frage.

15.2.2 Prinzip der photodynamischen Therapie

In Abb.15.2 ist der Ablauf der Photodynamischen Therapie schematisch
wiedergegeben.

HpD
¢ oo 0’

o L o o >
s>
G 0.C 00 Q.0 o

ODOOO 0

0

Tumor Injection Clearance

|_El_ser> :@' x)@x ‘

Irradiation  Transfer reactions  Necrosis

Abb. 15.2. Schema der Photodynamischen Therapie (PDT). Aus Niemz [9]

15.3 Photothermische Wechselwirkung

15.3.1 Grundlagen der photothermischen Wechselwirkung

Die photothermische Wechselwirkung kann man als einen 2-Stufen-Prozess
auffassen. Durch Absorption eines Photons der Energie hv wird ein Molekiil
des Gewebes in einen angeregten Zustand befordert. Inelastische Stofe fithren
zu einer Abregung bei gleichzeitiger Energieabgabe auf andere Molekiile in
Form von kinetischer Energie, also:

e Absorption: A + hv -  A*

e Abregung: A* + M(Exin) — A+ M(Exin + AFkin) -

Diese Zunahme von kinetischer Energie im Gewebe fiihrt zur Autheizung. Je
nach Dauer der Bestrahlung, d.h. der Stérke des Aufheizens, unterscheidet
man vier verschiedene Effekte (Tabelle 15.3):

Bis zu einer Temperatur von = 40°C bleibt das Gewebe ungeschidigt. Ab
ca. 45°C kommt es zu Verdnderungen in den Zellmembranen, die zum Zell-
tod fithren konnen (Hyperthermie). Bei ca. 60°C erfolgt die Denaturierung
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Tabelle 15.3. Thermische Wechselwirkungen

Temperatur (°C) biologischer Effekt

45 Hyperthermie

60 Koagulation, Proteindenaturierung
100 Vaporisation

> 100 Karbonisation, Schmelzen

(irreversible Strukturdnderung) der Proteine. Zudem wird das Gewebe koagu-
liert. Ab einer Temperatur von 100°C setzt die Verdampfung von Wasser in-
nerhalb des Gewebes ein. Dies fithrt zu einer Drucksteigerung im Gewebe,
die schliefflich Mikroexplosionen und damit eine Abtragung des Gewebes
zur Folge hat. Bei Temperaturen > 100°C verkohlt das Gewebe (Karboni-
sation) [9].

Wichtig fiir die Abschitzung der Schidigung des umgebenden Gewebes
auflerhalb des Laserfokus ist die thermische Relaxationszeit [7]. Die thermi-
sche Relaxationszeit 7 = d?/(4x) gibt die Zeit an, in der sich der durch den
Laserpuls entstandene Temperaturgradient wieder abbaut. Dabei ist d eine
fiir den anfanglichen Temperaturgradienten charakteristische Diffusionslédnge;
sie liegt in der Groflenordnung der Eindringtiefe der Laserstrahlung d ~ p.;ﬁl.
Die thermische Diffusivitit hat fiir Wasser den Wert x = 1.46 - 1077 m?/s.
Diese thermische Relaxationszeit muss mit der Pulsdauer ¢y verglichen wer-
den. Fiir eine cw-Bestrahlung oder grofe Pulsdauern (to > d?/4k) ist die
zeitliche Anderung der Temperatur relativ gering, das thermische Gleichge-
wicht wird durch Warmediffusion und deponierte Laserleistung bestimmt.
Es kann daher zur thermischen Schidigung von angrenzenden, nicht un-
mittelbar bestrahlten Gewebearealen kommen. Bei sehr kurzen Laserpulsen
(to < d?/4k) ist die Diffusion dagegen vernachlissigbar, da durch die ex-
plosive Vaporisation des direkt bestrahlten Gewebes die deponierte Energie
sehr rasch in mechanische Energie (Schockwelle, Kavitationsblase, kinetische
Energie der Ablationsfragmente) konvertiert wird. Fiir die Eindringtiefe von
Laserstrahlung in Gewebe ist insbesondere im nahen Infrarot das Absorp-
tionsverhalten des im Gewebe eingelagerten Wassers mafligeblich. In Abb. 15.3
ist die spektrale Absorption von Wasser wiedergegeben.

In der Regel iiberlagern sich verschiedenartige thermische Effekte in bio-
logischem Gewebe, ausgehend von Karbonisation an der Gewebeoberfliche
bis zu Hyperthermie einige mm im Innern des Gewebes. In den meisten An-
wendungsfillen zielt man auf einen spezifischen Effekt ab. Deshalb ist eine
sorgfaltige Festlegung der zeitlichen und ortlichen Laserparameter erforder-
lich. Karbonisation, Verdampfung und Koagulation bedeuten irreversible Ge-
websverdnderungen, wiahrend Hyperthermie reversibel oder irreversibel sein
kann. Das Zusammenspiel der verschiedenartigen thermischen Effekte ist in
Abb. 15.4 dargestellt. Der Entstehungsort und die rdumliche Verteilung der



328 J. Bille

Absorptionskoeffizient (cm™)
1

4 |
10 T 1 T T I 1
0,1 0,2 04 06 1,0 2,0 4,0 6,0 10,0

Wellenlange (um)

Abb. 15.3. Absorptionskoeffizient (= Reziproke Gréfie zur Eindringtiefe d) von
Strahlung in Wasser. Gestrichelt ist der Absorptionskoeffizient fiir Gewebe einge-
tragen. Fiir Strahlung iiber 2 um wird die Absorption in Gewebe weitgehend durch
die Eigenschaften des Wassers bestimmt

Laser beam
Vapaorization Coagulation
Carbonization Hyperthermia
1/
Tissue

Abb.15.4. Ortliche Verteilung thermischer Effekte in biologischem Gewebe.
Aus [9]

einzelnen thermischen Effekte héngt davon ab, welche Temperatur wihrend
und nach der Laserapplikation erzielt wurde.
15.3.2 Modell der photothermischen Wechselwirkung

Es wurden verschiedene Ansiitze vorgeschlagen, eine modellméflige Beschrei-
bung der thermischen Effekte wiederzugeben (Abb. 15.5).
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Abb. 15.5. Modell der photothermischen Wechselwirkung. Aus Niemz [9]

Die mafigebliche Beziehung ist die Warmeleitungsgleichung, die hergeleitet
wird von der Kontinuititsgleichung (jo: Warmestromdichte)

divjg = —Q (15.1)
und der Diffusionsgleichung
jo = —AVT. (15.2)

Man beachte, dass die GréBe @ in (15.1) die Dimension (J/cm?) hat, sodass
sich der Geamtfluss berechnet zu

P = fdij = /dVdiva = —/va. (15.3)
Gleichung (15.2) ist das Analogon zu den elektrodynamischen Gleichungen
j=ockE, E=-V¢ — j=-0Vo. (15.4)

Mit Hilfe der thermodynamischen Beziehung @ = CT (C: Wirmekapazitit,
c: spezifische Wérmekapazitét) erhélt man mit (15.1):

T=20=—-X— ——divjq. (15.5)
Zusammen mit (15.2) ergibt sich
A
T = 2AT. (15.6)
oc

Dies ist die Warmediffusionsgleichung mit dem Wéarmeleitungskoeffizienten

A
K= §(cm /sec) . (15.7)
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Mit einer zusétzlichen Warmequelle ergibt sich

. 1
T =——(divjg — 15.
QC(dIV]Q S) (15.8a)
. 1
- 2ary L. (15.8D)
oc oc

Zunéchst soll der homogene Teil
T = kAT (15.9)

in der Warmeleitungsgleichung gelést werden. In zylindrischen Koordinaten
ergibt sich

T'—n(i(iﬁr(gﬁ;;)T (15.10a)
T:n<;;+i£+;)T. (15.10b)
Die allgemeine Losung ist
T(r,z,t) = Bt~ 2 exp {m} . (15.11)
Beweis:
T = —%T + %T (15.12)
;%T = (;ir (_jf) = —% + % (15.13)
i;g - —z;;‘l; - —% 2 (15.14)
(&Tzi(jﬁ):—;+é;;. (15.15)

Daraus folgt
T 2T T T 22T

CTA P R TR TR
3 (r? + 2%)
= ——T —_—

2t + 4kt2
=T, qed.. (15.16)

KAT = —

Abbildung 15.6 zeigt die numerische Losung der Warmediffusion in der Netz-
haut. Die Temperatur ist als Funktion von ¢, » und z dargestellt.
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Abb. 15.6. Numerische Analyse der Wirmediffusion in der Netzhaut. Nach [14]

15.4 Photoablative Wechselwirkung

15.4.1 Grundlagen der photoablativen Wechselwirkung

Wiéhrend bei der thermischen Ablation die Absorption der Laserstrahlung
durch Anregung von Vibrations- und Rotationszusténden der Gewebemole-
kiile erfolgt, kommt es bei der photoablativen Wechselwirkung iiber elektro-
nische Anregungen von repulsiven Zusténden zum direkten Aufbrechen von
molekularen Bindungen. Hierfiir sind Photoenergien im Bereich von ca. 5—
7eV, d.h. Wellenlédngen < 250 nm erforderlich (Tabelle 15.4). Als Strahlungs-
quellen in diesem Wellenléngenbereich kommen heute in erster Linie Excimer-
laser (z.B. ArF: 193 nm, KrF: 248 nm, XeCl: 308 nm), aber auch héhere Har-
monische von Festkorperlasern (z.B. 4. oder 5. Harmonische eines Nd:YAG-
oder Nd:YLF-Lasers) in Frage [11] (Tabelle 15.5).

Die Photodissoziation eines Makromolekiils AB (z.B. Kollagen) in seine
Fragmente kann folgendermafien dargestellt werden

hv+ AB = A+ B+ Eyn -

Die kinetische Energie der Molekiilfragmente ist gleich der Differenz aus Pho-
tonenergie und Bindungsenergie: Eyi, = hv — Ep (Abb. 15.7). Der Wirkungs-
querschnitt fiir die Dissoziation ist abhéngig von der Photonenergie und dem
Franck-Condon-Faktor, der durch den raumlichen Uberlapp der Wellenfunk-
tionen im Grund- und angeregten Zustand gegeben ist. Er betrigt fiir orga-
nische Polymere bei 6eV ca. 107 6cm=2.
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Tabelle 15.4. Dissoziationsenergien einiger chemischer Bindungen. Aus [9]

Chemische Bindung Dissoziationsenergie (eV)

C=0 7.1
C=C 6.4
O-H 4.8
N-H 4.1
C-O 3.6
C-C 3.6
S-H 3.5
C-N 3.0
C-S 2.7

Tabelle 15.5. Laserquellen fiir UV-Strahlung. Aus Niemz [9]

Lichtquelle Wellenlénge (nm)
ArF-Laser 193
KrF-Laser 248
Hg lamp 254
Nd:YLF-Laser (4w) 263
Nd:YAG-Laser (4w) 266
XeCL-Laser 308
XeF-Laser 351

Die Thermalisierung der Molekiilfragmente und andere Prozesse (z.B. die
strahlungslose Rekombination von angeregten gebundenen Molekiilzustén-
den) fiithren zur lokalen Temperaturerhshung im Fokus; bei geniigend ho-
hen Energiedichten hat der Ablationsprozess daher #hnlich wie im Fall der
thermischen Ablation einen explosiven Charakter, der sich z.B. in der Erzeu-
gung von Schockwellen manifestiert. Bei niedrigen Energiedichten hingegen
erfolgt die Gewebeabtragung tiberwiegend durch Oberflaichendesorption von
abgespaltenen Molekiilfragmenten; daher ist auch bei extrem niedrigen Puls-
energien noch eine Abtragung zu beobachten.

Weitgehend umstritten ist jedoch die mutagne und kanzerogene Wirkung
der UV-Strahlung. Die meisten biologischen Effekte durch UV-Licht werden
durch photochemische Veréinderungen der DNA hervorgerufen. Im Wellen-
langenbereich von 250-320 nm ist die zytotoxische und mutagene Wirkung
der UV-Strahlung daher stark mit dem Absorptionsspektrum der DNA kor-
reliert. Neuere Untersuchungen zeigen jedoch, dass die Zytotoxitéit von Strah-
lung bei 193 nm (ArF-Laser) geringer als die bei 248 nm (KrF) ist, obwohl die
Absorption der DNA in diesem Wellenléngenbereich noch stéirker ausgepragt
ist. Ein Grund hierfiir ist die effektive Absorption der 193-nm-Strahlung
durch Proteine in der Zellmembran und im Zytoplasma, sodass nur ein gerin-
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Abb. 15.7. Energieniveauschema der Photoablation. Aus [9]

ger Teil der Strahlung den Zellkern erreicht. Aulerdem gibt es Hinweise dafiir,
dass die durch 193-nm-Strahlung erzeugten Photoprodukte weniger zytoto-
xisch reagieren als die durch UV-Licht bei 254 nm produzierten Dimere.

15.4.2 Modell der photoablativen Wechselwirkung

Fiir Plexiglas (PMMA) wurde die zeitliche Entwicklung des Prozesses der
Photoablation von Garrison und Srinivasan (1985) modelliert (Abb. 15.8).
Durch Berechnung der dynamischen Ratengleichungen konnte der explosive
Charakter der Photoablation nachgebildet werden. Als Anregungslicht wurde
ein ArF-Laser mit einer Emission bei 193nm verwendet. Es wurde auch
nachgewiesen, dass die Photoablation ein Schwellwertverhalten aufweist.

In Abb.15.9 ist die Ablationskurve fiir Hornhautgewebe des Kaninchens
wiedergegeben. Die modellméfiige Vorstellung assoziiert den Schwellwertbe-
reich mit der mittleren Grofle der ejizierten Molekiilfragmente. Sobald ein
entsprechender Anteil dissoziierter Molekiile erreicht ist, werden Molekiilfrag-
mente einer bestimmten Grofle resorbiert. Oberhalb eines zweiten Schwell-
wertes, dem Schwellwert fiir Plasmaerzeugung, ergibt sich eine S&ttigung
der Ablationstiefe. Dieses Phénomen resultiert aus dem Phénomen der Plas-
maabschirmung, d.h. nachfolgende Photonen des Anregungspulses fithren nur
noch zur Aufheizung des Plasmas und damit zu thermischen Nebeneffekten.

Tatséchlich beobachtet man iiberwiegende Photoablation nur bei der An-
regungswellenldnge von 193 nm. Hohere Wellenldngen sind gewchnlich mit
einer wachsenden thermischen Komponente verbunden (Abb. 15.10). Bei allen
Wellenléngen ergibt sich ein thermischer Anteil bei kleiner Laserfluenz. Beim
ArF-Laser und beim KrF-Laser erhélt man einen starken Abfall in der Steige-
rung der Kurven in Abb.15.10 oberhalb eines Schwellwertes, ndmlich der
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Abb. 15.8. Computersimulation der Photoablation; die Bewegung von PMMA-
Monomeren ist als Funktion der Zeit demonstriert. Aus [9] nach [6]
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Abb. 15.9. Ablationskurve von Kaninchenhornhaut mit ArF-Excimerlaseranre-
gung. Aus [9] nach [3]

Fluenzschwelle fiir Photoablation. Die Strahlung des XeCl-Lasers zeigt selbst
fiir hohere Laserfluenzen in der Hauptsache ein thermisches Verhalten.



15 Laser-Gewebe-Wechselwirkungen 335

1003 T T T I T I T
& | /’f |
5 -
~. BOZ 7 _|
I <308 nm

-
£ P
-

T 602 e _
© P
& e
o
£ a0 e -
< /
5] | / 248 nm
_ - [
L] —_—

200 |- P .
£ A
'_E / @3 nm

o A [ 1 | 1 | 1 | I

0 200 407 503 BO0 TG00
Fusace (mJd/om?)
Abb. 15.10. Thermische Komponente der UV-Ablation von PMMA mit drei ver-

schiedenen Excimerlasern (ArF-Laser bei 193 nm, KrF-Laser bei 248 nm und XeCl
bei 308 nm). Aus [9] nach [13]

15.5 Photodisruptive/plasmainduzierte
Wechselwirkung

15.5.1 Grundlagen der photodisruptiven/plasmainduzierten
Wechselwirkung

Ubersteigen die Leistungsdichten auf der Gewebeoberfliche Werte um
10" W/em?, wird dort ein Plasma erzeugt. Unter einem Plasma versteht
man einen hochionisierten Zustand.

Eine Ionisierung der Atome bzw. Molekiile und damit verbunden die
Freisetzung von Elektronen kann auf zweierlei Arten vonstatten gehen: bei
Nanosekundenpulsen, wie sie z.B. iiber eine Giiteschaltung realisiert werden
konnen, erhitzt sich das Gewebe im Fokus kurzzeitig auf iiber 1000 K, so-
dass thermische Ionisation ermoglicht wird. Bei noch kiirzeren Pulsen (iiber
Modenkopplung erzeugte ps- oder fs-Pulse) kommt es aufgrund des hohen
Photonenflusses zu einer Photonenionisation. Liegt die Photonenenergie iiber
der ITonisationsenergie, spricht man von single-photon-process. Andernfalls
miissen mehrere Photonen miteinander koppeln, um die Ionisationsenergie
zu erreichen, und man spricht von multi-photon-process.

Es kann also zu einer Ionisation von Atomen bzw. Molekiilen kommen und
somit zur Erzeugung freier Elektronen, sog. lucky electrons. Diese Elektronen
dienen nun als Ausloser der Plasmabildung. Sie werden iiber das vorhandene
Strahlungsfeld beschleunigt (inverse Bremsstrahlung) und geben schliellich
ihre Energie durch Stofiionisation an andere Atome ab, die dann ihrerseits
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Abb. 15.11. Ionisation bei ns- und ps-Pulsen. Aus [9] nach Puliafito [12]

ionisieren. Dieser Prozess fiihrt demnach zu einem lawinenartigen Anwachsen
freier Ladungstriger (Abb. 15.11).

e (Multi)Photonenionisation: M + (n) -hv = M7T 4+ e~ + Fyy

einverse Bremsstrahlung: e (E)+ A+hv — e (E+AE)+ A.

Das Ziinden des Plasmas ist neben der erwéhnten Leistungsdichte auch von
der zeitlichen Lénge der Laserpulse abhingig. Theoretische Berechnungen
sowie Messungen (Abb. 15.12) zeigen im Bereich von ns und ps eine Abhén-
gigkeit geméaf

Eth

N>
Im Plasma herrschen elektrische Felder von ~ 107 V/cm, die in der gleichen
Groflenordnung wie die atomaren und intramolekularen Coulomb-Felder lie-
gen. Der Ablationsprozess beruht hier also einzig auf der ionisierenden Wir-
kung des Plasmas.

Nachdem das Plasma geziindet hat, nimmt es weitere Energie aus dem
Strahlungsfeld auf, sodass es zu einer starken Aufheizung des Plasmas kommt.
Diese Aufheizung ist mit einer schnellen Expansion des Plasmas verbun-
den, die zur Ausbreitung einer Schockwellenfront fithrt. Die Schockwellen
zeichnen sich durch eine sehr hohe Druckamplitude (mehrere kbar in der
Nihe des optischen Durchbruchs) aus. Die Front breitet sich anfangs mit
Uberschallgeschwindigkeit aus, geht dann aber bereits nach 100-200 um in
die normale Schallgeschwindigkeit iiber. Die Expansion der Schockwelle fiihrt
zu mechanischen Kriften im Gewebe, die zur Zerstérung der Zellen fithren
konnen.

Nachdem die Exapansion des Plasmas nachlédsst und die Schockwellen-
front sich bereits vom Plasma abgelost hat, macht sich eine Expansion der

= const. (Ey,: Schwellwert der Energiedichte, ¢,: Pulsdauer) .
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Abb. 15.12. Messung des Schwellwertenergieflusses fiir die plasmainduzierte Ab-
lation als Funktion der Pulsdauer. Die Messungen wurden an menschlichen Horn-
héuten bei 620 und 1053 nm Wellenldnge durchgefiihrt

entstandenen Gase und Dampfe bemerkbar. Es beginnen sich sog. Kavita-
tionsblasen auszubilden, deren Ausdehnung solange andauert, bis der stati-
sche Gewebedruck von auflen den Blaseninnendruck iibersteigt. Ist dies der
Fall, beginnt die Blase wieder zu kollabieren, was zu einer Druck- und Tem-
peraturzunahme fithrt. Damit sind die Voraussetzungen fiir die Bildung einer
zweiten Blase gegeben. Messungen zeigten, dass das durch die Kavitations-
blase verdringte Gewebe sich nur teilweise wieder zuriickschiebt. Die Blasen
konnen also zu Ablationskratern fiihren. Bei Ablation im fliissigen Medium
kann sich wiahrend des Blasenkollapses ein Fliissigkeitsjet hoher Geschwindig-
keit bilden, der ebenfalls stark zum Abtragungsprozess beitrégt. Diese Jetbil-
dung entsteht vorwiegend am Ort derjenigen Blasen, die sich nahe an einer
festen Begrenzung, z.B. der Ablationsgrenze befinden, da hier eine Asymmet-
rie im Auflenraum der Blase herrscht, was zu einem ungleichméfligen Kolla-
bieren der Blase fiihrt. Im Gegensatz zum sehr gezielten Ablationsprozess
bei der plasmainduzierten Wechselwirkung wird hier das Gewebe in einem
relativ groflen Bereich abgetragen. Da zudem der Wechselwirkungsprozess
vorwiegend mechanischer Natur ist, gibt es deutliche Qualitdtsunterschiede
in der Ablation, zugunsten der plasmainduzierten Abtragung [4,8,10]. In
Abb. 15.13 ist die Abfolge der einzelnen Prozesse dargestellt. Abbildung 15.14
gibt den zeitlichen Ablauf der verschiedenen Stufen des Wechselwirkungs-
prozesses wieder.
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Abb. 15.14. Zeitlicher Verlauf der Wechselwirkungsprozesse bei der Photodisrup-
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15.5.2 Theoretisches Modell der plasmainduzierten Ablation

Aufgrund der grofien fokalen Intensititen von 10'° W/cm? ergibt sich ein
elektrisches Feld mit einer Stirke von 107 V/cm. Dieses fiihrt iiber den in
Kap. 15.5.1 erwahnten Multiphotonenprozess zur Bildung eines lokalen Mikro-
plasmas, welches mit seiner Expansion die Bildung einer Schockwelle auslost.
Die Plasmaerzeugung lésst sich {iber eine komplexe dielektrische Funktion
e(w), mit
o

=1 15.1
ow) =1+ —"—. (15.17)

mit o als elektrische Leitfahigkeit, w als Laserfrequenz und der dielektrischen
Konstanten £¢ beschreiben. Der Imaginéirteil von e(w) beinhaltet den Ab-
sorptionskoeffizienten des Plasmas, der sich zu

Im(e) Veit?

=w- = 15.18
op(w) = w n-c n-c-w? ( )

ergibt, mit v,; als mittlere Elektron-Ion-Kollisionsrate, n als Brechungsindex
und c als Lichtgeschwindigkeit. Die Plasmafrequenz ist definiert durch

N, - e?
= , 15.19
“rl m- &g ( )

dabei ist N, die freier Elektronendichte, e die Elektronenelementarladung
und m Elektronenmasse.
Die mittlere freie Weglinge der Elektronen ist gegeben durch

A=uv-tg=(Ny-0)"* (15.20)

mit v als mittlerer Geschwindigkeit der Plasmaelektronen, ¢y als mittlerer
Zeitdauer zwischen zwei Stoflen und o als Streuquerschnitt der Stofle. Die
Geschwindigkeit v und der Wirkungsquerschnitt ¢ sind nur von der Tempe-
ratur abhéngig. Daraus folgt

1

Vei = — ~ N, . (15.21)
to

Aus (15.18), (15.19) und (15.21) ldsst sich folgende Beziehung herstellen:
ap ~ N2~ E?, (15.22)

mit F als Energie des Laserpulses, unter der Annahme, dass zur Dissoziation
eines Elektrons konstante Anzahlen von Photonen notwendig sind.

In Abb.15.15 ist die Geometrie der plasmainduzierten Ablation darge-
stellt. Die Expansion des Plasmas 16st eine Schockwelle mit Druck p, Volumen
V und Eindringtiefe = aus

_JE 1 6B

_oF _ ok 15.2
oV 4ma? dx (15.23)

p
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Die Ablation geht nun bis in die Tiefe, bei der der Druck den Schwellwert
po unterschreitet, der im Wesentlichen von den elastischen Eigenschaften des
Gewebes, also dessen mechanischem Zusammenhalt, abhéngig ist. Die Abla-
tionstiefe ergibt sich somit zu

x~ EY. (15.26)

Fiir hohe Energiedichten kann man davon ausgehen, dass oy konstant
ist. Damit folgt aus (15.23) und (15.24):

E

woraus sich eine Ablationstiefe von
r ~ E% (15.28)

ergibt. Die tatséichliche Ablation wird sich als Mischung aus beiden Effekten
ergeben. In den Abb. 15.16 und 15.17 sind die experimentellen Ablationskur-
ven fiir Hornhaut- bzw. Hirngewebe wiedergegeben.
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Abb. 15.16. Experimentelle Ablationskurve fiir menschliche Hornhaut (Pulsdauer
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Abb. 15.17. Experimentelle Ablationskurve fiir Hirngewebe (Pulsdauer 60 ps)

15.5.3 Dynamik des Ablationsprozesse

Die bisher diskutierten photodisruptiven/plasmainduzierten Ablationspro-
zesse sind in Abb. 15.18 hinsichtlich ihrer zeitlichen Entwicklung zusammenge-
fasst.

Plasma. Die Lebensdauer des Plasmas betrégt ca. 10-20ns (Abb. 15.18).
Aufgrund der begrenzten Bandbreite der Photodiode (¢, &~ 1ns) kann die
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Abb. 15.18. Zeitskala der laserinduzierten Prozesse. Das Maximum des Laser-
pulses (FWHM = 24 ps) definiert den Zeitpunkt ¢ = 0

Enstehung des Plasmas auf der Pikosekundenskala nicht wiedergegeben wer-
den. Das Plasma ermoglicht eine effiziente Einkopplung der Laserenergie
auch in transparente Medien. Aus den gemessenen Spektren kann eine mitt-
lere Elektronendichte von 1-107'® cm ™2 sowie eine mittlere Temperatur von
5000-7000 K abgeschétzt werden. Umliegendes Gewebe wird durch diese Plas-
matemperaturen nicht geschiadigt, da aufgrund der kurzen Lebensdauer keine
thermische Diffusion auftreten kann.

Schockwelle. Die bei der Expansion des Plasmas enstehende Druckwelle ist
fiir den groferen Anteil der Gewebeablation verantwortlich. Die Druckwelle
breitet sich im Gewebe aus und bewirkt in dem Bereich, in welchem der
Druckanstieg die Gewebewiderstandskraft iiberschreitet, einen zusétzlichen
mechanischen Aufbruch. Aktuelle Studien legen nahe, dass der Einfluss der
Schockwelle bei ultrakurzen Pulsen mittlerer Energie abnimmt. Fiir sub-200-
fs-Pulse zeigt sich ein Schiadigungsradius der Schockwelle von unter 100 um
(Abb. 15.19).

Kavitation und Gewebeverdringung. Es wird vermutet, dass die Ex-
pansion des im Fokus erzeugten Gases sowohl zur Vaporisation und an-
schlielenden Kondensation von umliegendem Gewebe als auch zur disrup-
tiven Demarkation von ganzen Fragmenten fithrt und damit letztendlich fiir
die eigentliche Gewebeabtragung verantwortlich ist.

Ablationsfragmente. Die Ablationsfragmente werden mit einer anféngli-
chen Auswurfgeschwindigkeit von mehr als 700 m/s herausgeschleudert. Da es
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Abb. 15.19. Druckamplitude der Schockwelle in Corneagewebe in Abhéngigkeit

vom Radius. Durchgezogene Linie: 1601fs, 0.9 uJ; gestrichelte Linie: 18 ps, 510 uJ;
strichpunktierte Linie: 7Tns, 11 mJ

sich nicht um einzelne Partikel, sondern um einen kompakten Strahl handelt,
kann experimentell lediglich die Auswurfgeschwindigkeit der ersten Frag-
mente abgeschétzt werden. Grundsétzlich kann eine Traumatisierung von
Gewebestrukturen, die von einem solchen , Jet* getroffen werden, nicht aus-
geschlossen werden. Bei der Oberflichenablation werden die Ablationsfrag-
mente aber in der dem Laserpuls entgegengesetzten Richtung herausgeschleu-

dert und kénnen somit kaum zu einer Schidigung von angrenzenden Arealen
fithren.
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16 Laser in der Augenheilkunde

J.F. Bille und M.H. Niemz

In der Augenheilkunde wird heute bereits eine Vielzahl verschiedener Laser
fiir diagnostische und therapeutische Zwecke eingesetzt. In diese beiden An-
wendungsbereiche gliedert sich entsprechend auch dieser Ubersichtsartikel. In
der Diagnose bietet der Laser dann Vorteile, wenn die iiblichen nichtkohéren-
ten Strahlungsquellen versagen. Durch hochspezialisierte Lasermikroskopie
lassen sich friihzeitig Verdnderungen an der Netzhaut feststellen, bevor sie
der Augenarzt mit konventionellen Methoden erkennen kann. Dies kann ge-
rade bei Langzeiterkrankungen wie dem griinen Star von grofler Bedeutung
sein. Fiir die Therapie mit dem Laser werden im Wesentlichen drei Wechsel-
wirkungsarten mit Gewebe genutzt:

e die thermische Wechselwirkung, die in diesem Fall vorwiegend koagulie-
rend wirkt (d.h. sich auf die Denaturierung von Proteinen beschrinkt),

e die photoablative Wechselwirkung zur Abtragung von Gewebe und

e die plasmainduzierte Wechselwirkung, d.h. die gezielte lokale Zerstérung
von Gewebe durch Erzeugung eines Mikroplasmas [5].

Die Art der Wechselwirkung wird primér durch deren Zeitdauer und daher
direkt durch die Laserpulsdauer bestimmt (Abb. 16.1). Tabelle 16.1 gliedert
die Laserquellen in der Augenheilkunde nach ihrem historischen Einsatz.
Tabelle 16.2 gibt einen Uberblick iiber die fiir die Augenheilkunde relevanten
Wechselwirkungsarten zwischen Laserlicht und Gewebe.

Tabelle 16.1. Lasersysteme in der Augenheilkunde

Lasersystem Wellenléngen Erster klinischer Einsatz
Rubinlaser 694,3 nm 1963
Argonlaser 457-524 nm 1968
Kryptonlaser 647,1nm (rot) 1972

568,2nm (gelb)
530,8 nm (griin)

COs-Laser 10,6 pm 1972
Farbstofflaser diverse 1979
Nd:YAG-Laser 1,064 pm 1980
Excimerlaser (ArF) 193nm 1983
Ho:YAG-Laser 2,06 pm 1990

Nd:YLF-Laser 1,053 um 1991
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Abb. 16.1. Ubersicht der Laser-Gewebe-Wechselwirkung

Tabelle 16.2. Wechselwirkungsarten von Laserlicht mit Gewebe

Wechselwirkungsart Pulsdauer Lasertyp Effekt (Beispiel)

Thermisch cw oder us Ar, Koagulation
COg, (Netzhaut)
Krypton
Photoablativ nsec Excimer Gewebeabtragung
(Hornhaut)
Plasmainduziert psec Nd:YAG, Gewebezer-

Nd:YLF triimmerung
(Linse), Gewebe-
abtragung (Horn-
haut)

Das erste und wohl bekannteste Anwendungsgebiet, die Laserkoagulation
von Netzhautablosungen, stellt heute noch einen kleinen Teil aller in der
Augenheilkunde praktizierten Anwendungen dar. Insbesondere auf dem Ge-
biet der Glaukom- und Katarakterkrankungen (griiner, grauer Star) sind
viele neue Laseranwendungen hinzugekommen: die Offnung des Trabekel-
werks, eine Durchbohrung der Iris, die Verfliissigung der Augenlinse u.a. Ein
neues interessantes Anwendungsgebiet verspricht auch die refraktive Horn-
hautchirurgie zu werden. Ziel einer solchen Operation ist es, durch eine ge-
zielte Anderung der Brechkraft der Hornhaut die Gesamtbrechkraft des Auges
dahingehend zu veréndern, dass in vielen Fallen von Fehlsichtigkeit eine Bril-
lenkorrektur iiberfliisssig wird. Auf welchem Stand die Forschung jeweils ist
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und welche Laser dabei eingesetzt werden, wird ebenfalls in diesem Artikel
diskutiert.

16.1 Diagnostische Laseranwendungen

In der Augenheilkunde wird die Abbildung und Dokumentation des mensch-
lichen Auges iiblicherweise mit klassischen optischen Methoden durchgefiihrt
(Spaltlampe, Augenspiegel, Funduskamera). Die Laserscaningophthalmosko-
pie und -tomographie stellen neue Entwicklungen fiir die Augendiagnostik
dar. Diese optoelektronischen Instrumente basieren auf einer abtastenden
Beleuchtung der Netzhaut, Linse oder Hornhaut durch einen leistungsarmen
Laserstrahl (ca. 10uW) und auf einer modifizierten Videobilderzeugung.

Die in Heidelberg entwickelte ,,Optical-Sectioning“-Methode (,,Augento-
mograph®) erlaubt eine bisher unerreichte Detailauflésung der Mikroanatomie
verschiedener Abschnitte des menschlichen Auges [4]. Durch die konfokale
Detektion des an den verschiedenen Gewebeschichten des Auges reflektierten
Laserlichts gelingt es, die Bildinformation auf den Schérfentiefenbereich des
abbildenden Systems einzuschranken. Das Prinzip der konfokalen Abbildung
im Fall des Augentomographen zeigt Abb. 16.2. Der beleuchtende Laserstrahl
(nicht eingezeichnet) wird durch die brechenden Medien des Auges auf eine
Ebene in der Ndhe der Netzhaut des Auges fokussiert. Diese Fokalebene kann
durch eine Fokussieroptik frei gewéhlt werden. Das von der beleuchteten
Gewebeschicht im Auge zuriickreflektierte oder gestreute Licht wird auf ein
Pinhole vor dem Detektor abgebildet. Das Pinhole ist in einer Ebene ange-
bracht, die zu der gerade beleuchteten Fokalebene im Auge konjugiert ist.
Damit ist sichergestellt, dass nur dasjenige Licht detektiert wird, das aus der
gerade beleuchteten Fokalebene im Auge kommt; Licht aus anderen Ebenen
wird durch das Pinhole abgeblockt und damit nicht registriert.

Auge Scan- und _
e Fokusieremheit Pinhole

Abb. 16.2. Konfokales Prinzip zur Detektion des Augeshintergrundes. Schraffierte
Fliche: Abbildung der Fokalebene. Gestrichelter Strahlengang: Abbildung einer de-
fokussierten Ebene
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16.1.1 Laserscanningtomographie zur Glaukomdiagnostik
(,,griiner Star*)

Die Laserscanningtomographie ermoglicht die quantitative, dreidimensionale
Strukturanalyse des ,,blinden Flecks“ (auch Sehnervenfaserkopf oder Papille
genannt) auf der Netzhaut (Kap.1.1.1 und Abb. 1.1). Damit ergibt sich eine
Diagnostikmoglichkeit fiir glaukomatése Erkrankungen (,,griiner Star®).

Beim griinen Star ist der Augeninnendruck (normalerweise bei 12 bis
22mm Hg) zu hoch. Eine pathlogische Erhéhung des Innendrucks liegt vor,
wenn dieser bei wiederholten Messungen iiber 22 mm Hg liegt. Beim akuten
Glaukomanfall kann der Druck bis iiber 60 mm Hg ansteigen. Der Innendruck
héngt vor allem von dem Verhiltnis des kontinuierlich produzierten und
abflieBenden Kammerwassers ab. Plasmafliissigkeit tritt aus den Blutkapil-
laren aus und flieft als Kammerwasser in die hintere Augenkammer ab. Von
dort gelangt es in die vordere Augenkammer, aus der es schlieflich iiber das
Trabekelwerk durch den Schlemm-Kanal in das ventse Geféfisystem abfliessen
kann (Abb. 16.3).

Infolge einer Abflussbehinderung bei normaler Kammerwasserproduktion
steigt der Augeninnendruck an. Beim chronischen Glaukom wolbt sich dann
die mechanisch schwéchste Stelle, die Lamina cribrosa, nach auflen, wodurch
die Sehnervfasern geschédigt werden koénnen. Der Ausfall von Nervenfasern
ist gleichbedeutend mit einer Erblindung der Stellen, von denen diese Fasern
die Reizsignale iibertragen sollen. Mit zunehmender glaukomatoser Schadi-
gung ergibt sich eine VergroBerung der Papillenexkavation. Obwohl es seltene
Félle von glaukomattsen Gesichtsfeldausfillen ohne sichtbare Verdnderung
der Papille gibt, zeigt der Grofiteil von Patienten mit erhthtem Augeninnen-
druck eine Vergroflerung des Papillenvolumens, lange bevor ein Gesichtsfeld-
ausfall messbar ist.

uveoskleraler
Abfluss

trabekuldrer """ trabekulirer )

Abfluss —, / o Abfluss T

Abb. 16.3. Strukturen des vorderen Segments. Die Pfeile zeigen die Flussrichtung
des Kammerwassers
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Abb. 16.4. Schnittbilder des Nervenfaserkopfes (,,Papile“). (a) Vier benachbarte
Ebenen im Randbereich, (b) im Boden (,,Lamina cribrosa®). Ebenenabstand: 50 um

STRUMENTS LTS

= 0.28 mm

Abb. 16.5. Topographie der Netzhaut im peripapilliren Bereich. Die Tiefenskala
ist in Grauwerten geeicht

Abbildung 16.4 zeigt die Aufnahme einer tomographischen Schnittbild-
serie des Sehnervenkopfes. Es werden typischerweise 32 Schnittbilder in Rich-
tung des Laserstrahls im Abstand von 30-60 um aufgenommen. Aus der tomo-
graphischen Bildserie kann im Rechner ein Summenbild und ein topographi-
sches Bild des Sehnervkopfes erstellt werden (Abb. 16.5). Seit 1988 sind in vie-
len Kliniken im In- und Ausland ausgedehnte Studien zur Bedeutung dieses
neuen Diagnostikverfahrens durchgefithrt worden [15].

16.1.2 Aktiv-optische Verbesserung der Tiefenauflésung

Die Tiefenauflésung des beschriebenen Augentomographen ist durch die op-
tischen Eigenschaften des Auges begrenzt. Die transversale Auflosung betrigt
etwa 10um, wihrend die Tiefenauflosung fiir schwachkontrastige Objekte
auf etwa 300 um begrenzt ist. Allerdings lisst sich die Tiefenposition von
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Abb. 16.6. Aktiv-optische Komponenten. (a) Aktiver Spiegel, (b) Wellenfrontsen-
sor

Schichten mit starkem Kontrast wie die Oberfliche der Netzhaut sehr viel
genauer angeben, da nur die Position hochster Reflektivitit bestimmt wer-
den muss. Es ergibt sich daraus eine Genauigkeit von etwa 50um fiir die
Hohenposition im Topographiebild der Netzhaut.

Die Tiefenauflésung des Augentomographen zu verbessern, miissen aktiv-
optische Komponenten zur Kompensation der optischen Aberrationen des
Auges eingesetzt werden. Durch Weiten der Pupille auf etwa 6 mm ergibt
sich theoretisch eine um eine Groflenordnung verbesserte beugungsbegrenzte
Tiefenauflésung von etwa 30 um. Allerdings ist die Auflésung des Auges mit
geweiteter Pupille wegen des Astigmatismus der Hornhaut, der sphérischer
Abberation der Linse und Verzerrungen hherer Ordnungen (Dezentrierung,
Koma u.a.) nicht beugungsbegrenzt. Die dufleren Bereiche von Hornhaut und
Linse modifizieren die Phase des einfallenden und des reflektierten Laser-
strahls, wodurch das Punktbild im Fokalbereich sehr viel ausgedehnter ist,
als es der beugungsbegrenzten Grenze entsprechen wiirde. Mit Hilfe eines
Wellenfrontsensors lassen sich die Phasenstorungen messen und die optische
Ubertragungsfunktion des Auges bestimmen. Damit kann die Tiefenauflésung
entweder offline mit einer Dekonvolutionsrechnung oder online mit Hilfe eines
aktiven Spiegels verbessert werden [3, 15]. Die in Heidelberg entwickelten
Gerétekomponenten — Hartmann-Shack-Wellenfrontsensor (Linsenarray mit
Fokal-Array-CCD-Sensor) und aktiver Spiegel (Multielektrodenfolienspiegel)
—sind in Abb. 16.6 dargestellt.

16.1.3 Fourier-ellipsometrische Vermessung
der Nervenfaserschicht

Ein gegeniiber der topographischen Vermessung der Papillenexcavation emp-
findlicheres Anzeichen fiir eine beginnende glaukomattse Erkrankung ist die
abnehmende Dicke der Nervenfaserschicht und damit die Abnahme der An-
zahl der Nervenfasern, die den Sehnerv bilden. Histologische Studien an
glaukomerkrankten Patienten zeigten, dass bei einigen dieser Augen die An-
zahl der Nervenfasern auf 2/3 bis 1/2 der erwarteten Durchschnittswerte
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Abb. 16.7. Prinzipieler Aufbau eines Fourier-Ellipsometers

zuriickgegangen war, ohne dass ein Gesichtsfeldausfall festgestellt wurde. Da
die Nervenfasern doppelbrechend sind, bietet sich eine polarisationsoptische
Methode zur Bestimmung der Schichtdicke an.

Ein Fourier-Ellipsometer besitzt im einfachsten Fall einen Aufbau, wie er
in Abb. 16.7 dargestellt ist. Die beleuchtenden und detektierenden Strahlen
werden durch zwei rotierende A/4-Plittchen in ihrem Polarisationszustand
moduliert. Das resultierende Photomultipliersignal wird Fourier-transfor-
miert. Aus dem Fourier-Koeffizienten lassen sich der Betrag der Doppel-
brechnung und die Richtung der Hauptachsen der doppelbrechenden Ellipse
ermitteln. Handelt es sich bei dem Testobjekt um eine Netzhaut in vivo, so
durchquert der Laserstrahl die Nervenfasern, wird von der Netzhaut reflek-
tiert und durchlduft dann nochmals die Nervenfaserschicht.

Durch Integration des Fourier-Eillipsometers in den Augentomographen
ist es gelungen, die flichige Verteilung der doppelbrechenden Strukturen auf
der Netzhaut zu messen (Abb.16.8). Die Genauigkeit der Messung der Ner-
venfaserschichtdicke liegt bei etwa 20%. Dabei entspricht eine Phasendrehung
von 1° etwa einer Schichtdicke von 10 um [4].

Abb. 16.8. Acht Bilder der peripapilldren Region mit unterschiedlichen Polarisa-
tionszustédnden
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16.2 Therapeutische Laseranwendungen

Die therapeutischen Laseranwendungen in der Augenheilkunde lassen sich
grob in zwei Bereiche einteilen: Anwendungen in den hinteren und in den
vorderen Augenabschnitten. Zu den hinteren Augenabschnitten gehéren u.a.
die Netzhaut, der Glaskoérper, die Linse und die Iris (s. Abb.16.3). Zu den
vorderen Abschnitten zédhlen die Hornhaut, die Sklera und das Trabekel-
werk. Im Folgenden werden die einzelnen Anwendungsgebiete beschrieben
und diskutiert.

16.2.1 Die Netzhaut

Meyer-Schwickerath untersuchte von 1945 bis 1949 als erster Augenarzt die
Koagulation der Netzhaut mit Sonnenlicht fiir therapeutische Zwecke [11].
Wegen der ungiinstigen Operationsbedingungen fithrte er ab 1956 seine Un-
tersuchungen mit einer Xenonbogenlampe weiter. Nach der Erfindung des
ersten Rubinlasers durch Maiman im Jahre 1960 wurde dieser Laser bereits
einige Jahre spéter fiir Operationen an Patienten eingesetzt. Es zeigte sich,
dass der Rubinlaser sehr geeignet war, um die Netzhaut (Retina) mit der
darunter liegenden Aderhaut (Chorioidea) zu verschweiflen, das er aber keine
Gefifle verschliessen und somit keine Blutungen stillen konnte. L’Esperance
fand einige Jahre spiter heraus, dass sich hierfiir der Argon-Tonen-Laser
wesentlich besser eignet [8]. Das Licht im blaugriinen Wellenléingebereich wird
stark im Hdmoglobin des Blutes absorbiert und sorgt fiir eine Koagulation der
Gefifle. Bei typischen Einwirkzeiten von 0,1-1s und mittleren Leistungen von
0,1-1 W wird die kontinuierlich abgestrahlte Energie vollstindig in Warme
umgewandelt. Anfang der 70er Jahre wurden von der gleichen Gruppe zwei
weitere Laser untersucht: der Kryptonlaser bei 568 nm (gelb) und der Kryp-
tonlaser bei 647 nm (rot). Diese beiden Laser gewannen immer mehr Bedeu-
tung bei der Behandlung von Erkrankungen der Macula, dem Ort des schirf-
sten Sehens. Abbildung 16.9 zeigt die unterschiedlichen Koagulationszonen
der wichtigsten Laser und vergleicht sie mit der globalen Koagulation der
Xenonlampe. Die Vorteile des Lasers, insbesondere die genaue Lokalisierung,
werden aus dieser Abbildung unmittelbar ersichtlich.

Die drei wichtigsten Indikationen fiir eine Laserbehandlung der Netzhaut
sind die folgenden:

e Netzhautlocher,
e Netzhautablosung und
e diabetische Retinopathie.

Bei Netzhautlochern geht es darum, deren weitere Vergroflerung zu ver-
hindern. Dies geschieht durch ringférmige Laserapplikationen um das Loch,
wobei die Netzhaut mit der darunter liegenden Aderhaut verschweifit wird.
Diese Koagulationen halten so gut, dass ein weiteres Einreilen der Locher
unterbleibt.
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Abb. 16.9. Applikationsorte verschiedener Laser in der Netzhaut

Netzhautablosungen sind meistens die Folge von nichterkannten Rissen
in der Netzhaut. Begiinstigt werden diese bei kurzsichtigen Patienten (My-
opie), da hier der Glaskorper eine erhohte Zugkraft nach vorne ausiibt. Auch
hier kann die Netzhaut durch Laserkoagulationen wieder angeheftet und ein
weiteres Aufbrechen der Risse verhindert werden.

Bei der diabetischen Retinopathie befindet sich infolge von Stoffwech-
selstorungen zu wenig Sauerstoff im Blut. Dies kann in schwereren Fillen
zu teilweisen Gesichtsfeldausfillen fiithren. Um den Patienten dennoch ein
scharfes Sehen zu ermoglichen, sollte wenigstens die Fovea (s. Abb. 16.3) aus-
reichend mit Sauerstoff versorgt werden. Deshalb fithrt man eine panreti-
nale Koagulation durch, nach der nur noch der foveale Bereich durchblutet
wird. Hierzu sind bis zu 1000 Einzelkoagulationen auf der gesamten Netzhaut
auferhalb der Fovea durchzufiihren.

Bei allen drei Indikationen nutzt man den thermischen Effekt der Be-
strahlung. Dabei werden Proteine denaturiert und Enzyme inaktiviert, was
schliellich zu einer Blutgerinnung und Koagulation fithrt. Es handelt sich also
um eine rein thermische Wechselwirkung, bei der allerdings nur Temperaturen
bis ca. 65°C erreicht werden sollten. Hohere Temperaturen wiirden zu einer
unnotigen Karbonisation und explosionsartigen Verdampfung des Gewebes
fiihren. Eine exakte Lokalisierung der Gefdfle und eine genaue Dosierung
der Laserstrahlung ist folglich unbedingt notwendig. Tabelle 16.3 gibt einen
Uberblick iiber die thermischen Effekte in Abhingigkeit von der Temperatur.

16.2.2 Die Linse

Aron-Rosa hat 1980 zum ersten Mal eine Nachstaroperation mit einem
Nd:YAG-Laser durchgefiihrt [1]. Der Nd:YAG-Laser ist ein Festkorperlaser,
der bei einer Wellenlénge von 1064 nm emittiert. In der damaligen Arbeit
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Tabelle 16.3. Thermische Effekte der Laserstrahlung

Temperatur (°C) Effekt

37 Normal

45 Hyperthermie

50 Abnahme der Enzymaktivitéit

62 Proteindenaturierung, Koagulation

80 Kollagendenaturierung, Karbonisation
100 Verdampfung

wurde ein giitegeschalteter Nd:YAG-Laser mit einer Pulsdauer von 30 ns ver-
wendet. Bei typischen Pulsenergien von 5mJ und Fokusgréflen von 50 pm
erreicht man Leistungsdichten von iiber 10'® W/cm?2. Dies reicht aus, um
lokal einen optischen Durchbruch zu erzeugen und stérende Membranen zu
zerstoren.

Beim grauen Star hat sich die Augenlinse so stark getriibt, dass sie ope-
rativ entfernt werden muss. Bei den herkbmmlichen Methoden wird die Linse
mit Ultraschall zertriimmert und durch eine Kaniile abgesaugt. AnschlieSend
kann der Patient zwischen einer Starbrille (15dpt) oder der Implantation
einer Kunstlinse aus Silikon wihlen. Im Fall einer Kunstlinse bilden sich
jedoch oft triibe Nachstarmembranen, die dann z.B. mit einem Nd:YAG-
Laser entfernt werden koénnen. Dadurch bleibt dem Patienten eine zweite
Operation mit Offnung des Auges erspart.

Bei einer solchen Nd:YAG-Laseroperation wird i. Allg. mit einem HeNe-
Laser als Ziellaser gearbeitet. Mit ihm fokussiert man auf die hintere oder
auch vordere Linsenkapsel. Anschlieend werden mit dem Nd:YAG-Laser
mehrere Schnitte gefahren, bis sich die Membran wie ein Reifiverschluss auf-
trennt. Abbildung 16.10 zeigt einen schematischen Querschnitt durch die
Linse wihrend einer solchen Laseroperation.

Laserstrahl

Hornhaut

Abb. 16.10. Entfernung einer Nachstarmembran (schematisch)
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Abb. 16.11. Patientenauge nach Verfliissigung des gertiibten Linsenkerns

Diese Operation kann bei entsprechender Fokussierung so durchgefiihrt
werden, dass weder die Hornhaut noch die Netzhaut des Patienten einen
Schaden davontragen. Auch der Innendruck des Auges bleibt dabei unver-
dndert. Der Augenarzt kann die gesamte Operation durch eine Spaltlampe
verfolgen. Ein entsprechend gewihlter Strahlteiler sorgt dafiir, dass der Au-
genarzt selbst von der Laserstrahlung abgeschirmt ist.

Mit neueren Methoden ist es sogar moglich, auf den Ultraschall ganz
oder teilweise zu verzichten. Durch den Einsatz eines Pikosekunden-Nd:YLF-
Lasersystems kann das Linseninnere ebenfalls zertriimmert und verfliissigt
werden (Abb. 16.11). Der Vorteil gegeniiber Nanosekundenpulsen liegt in der
geringeren Pulsenergie, die fiir einen optischen Durchbruch notwendig ist.
Damit reduzieren sich gleichzeitig das Plasmavolumen, die Amplitude der
generierten Schockwelle und die Schadensreichweite im umliegenden Gewebe.

16.2.3 Die Iris

Beckman benutzte 1973 zum ersten Mal einen Laser, um ein Loch in die
Iris zu bohren [2]. Diese Operation nennt sich Iridotomie und gilt als Thera-
pieméglichkeit fiir den griinen Star (Glaukom). Eine friihzeitige Diagnose,
z.B. mit dem beschrieben Augentomographen, ist Voraussetzung fiir eine er-
folgreiche Therapie. Medikamentos kann der Augeninnendruck nur begrenzt
abgesenkt werden. In vielen Féllen ist eine chirurgische Operation unab-
dingbar. Je nach Ursache kénnen hierbei verschiedene Techniken angewandt
werden, da es immer am sinnvollsten ist, die Ursache zu bekdmpfen.

Beim primérchronischen Glaukom, bei dem i. Allg. der Schlemm-Kanal im
Trabekelwerk verstopft ist, wird meist eine Lasertrabekuloplastik vorgenom-
men. Beim akuten Glaukomanfall, auch Winkeblockglaukom genannt, ist
durch Verlegung des Kammerwinkels ein erhéhter Druckgradient entstanden.
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In diesem Fall bietet es sich an, die Trennwand, also die Iris, zu durch-
bohren. Eine solche Operation kann sowohl mit einem thermischen Argonlaser
als auch mit einem leistungsstarken Nd:YAG-Laser durchgefithrt werden.
Entscheidend erleichtert wird die Operation durch das Aufsetzen speziell
angefertigter Kontaktgliser [14]. Damit kann man die Energiedichte im Be-
reich der Iris vervierfachen und im Bereich der Hornhaut um einen entspre-
chenden Faktor verringern.

Der Nachteil des Argonlasers besteht darin, dass wegen seiner thermischen
Wechselwirkung koagulierte Pigmentklumpen entstehen kénnen, die das Loch
in der Iris in vielen Féllen wieder verschliefen. Aus diesem Grund ist bei
Iridotomien dem Nd:YAG-Laser der Vorzug zu geben.

In der Regel lésst sich eine solche Operation mit weniger als 20 Einzel-
schiissen bei einer Pulsenergie zwischen 1 und 3mJ durchfiihren. Als ein-
fache und fiir den Patienten wenig belastende Operation kann die Nd:YAG-
Iridotomie auch ambulant vollzogen werden. Neuere Untersuchungen belegen,
dass auch der oben bereits erwidhnte Nd: YLF-Laser mit Pikosekundenpulsen
fiir eine solche Operation geeignet ist.

16.2.4 Das Trabekelwerk

Die wichtigste Indikation fiir eine Laserbehandlung des Trabekelwerks (Laser-
trabekuloplastik) ist ein erschwerter Abfluss des Kammerwassers. Mit Hilfe
eines Lasers kénnen mehrere kleine Narben im Trabekelwerk generiert wer-
den. Diese Narben 6ffnen infolge einer Kontraktion des umliegenden Gewebes
die verstopften Maschen des Trabekelwerks und konnen dabei den Abfluss-
widerstand des Kammerwassers erniedrigen.

Typische Operationen mit einem Argonlaser benotigen ca. 100 Applika-
tionsherde mit einer Fokusgréfle von je 50 um bei einer Expositionszeit von
jeweils 0,1s. Inzwischen liegen Langzeitergebnisse mit bis zu zehn Jahren
Beobachtungszeit vor. Vor allem das primérchronische Glaukom spricht bei
einem Ausgangsdruck unterhalb von 35mm Hg gut auf diese Laserthera-
pie an. Als Nebenwirkungen kénnen voriibergehende Druckanstiege und Iris-
reizungen auftreten. Die in fast allen Fillen erzielte langfristige Drucksenkung
ohne ernsthafte Komplikationen hat diese Methode mittlerweile jedoch zu
einer Standardoperation gemacht. Heute wird die Laserapplikation zusétzlich
durch spezielle Kontaktgldser erleichtert, die aufgrund ihrer Vergroferung
auch eine Reduktion der notwendigen Energie ermoglichen. Da es im Rah-
men der Lasertherapien in der Regel zu einem Zusammenbruch der Blut-
Kammerwasser-Schranke kommt, wird die Operation meistens von einer pro-
phylaktischen Pharmakotherapie mit Augentropfen begleitet.

16.2.5 Die Sklera

Laserbehandlungen der Sklera lassen sich in externe und interne Sklero-
stomien einteilen. Ziel beider Operationstypen ist die Schaffung eines durchge-
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Abb. 16.12. Prinzip der internen Sklerostomie

henden Kanals zum Kammerwinkel, um dort einen Druckausgleich zu ermog-
lichen. Bei der externen Sklerostomie wird dieser Kanal, von der dufleren
Bindehaut (Konjunktiva) beginnend, durch die Sklera gelegt, bis der Kam-
merwinkel erreicht ist. Diese Operationstechnik ist jedoch meist mit schwer-
wiegenden Entziindungen der Bindehaut verbunden, die zu ernsthaften Kom-
plikationen fithren kann.

Eine elegantere und fiir den Patienten schonendere Methode ist die interne
Sklereostomie: iiber eine speziell angefertigte Linse 148t sich ein Nd:YAG-
oder Nd:YLF-Laserstrahl so durch die Hornhaut in den Kammerwinkel ein-
koppeln, dass er, von innen beginnend, einen Kanal bis nach auflen ablatieren
kann [9]. Voraussetzung hierfiir ist eine hinreichend kleine Fokusgréfe. Der
Vorteil dieser Technik liegt darin, dass ein Druckausgleich des Kammer-
winkels mit der Fliissigkeit unterhalb der Bindehaut stattfinden kann, ohne
dass die Bindehaut durchtrennt wird. Abbildung 16.12 zeigt schematisch, wie
der Nd:YAG-Laser von innen auf die Sklera trifft und einen optischen Durch-
bruch verursacht, ohne die &uflere Bindehaut zu verletzen. Fokussiert werden
kann mit einem HeNe-Laser, da der Infrarotstrahl des Nd:YAG-Lasers nicht
sichtbar ist.

Der Augenarzt kann die Operation durch eine Spaltlampe beobachten.
Solche Sklerostomien bilden den letzten Ausweg fiir Patienten, die an einem
Kammerwinkelglaukom leiden und bei denen der Abfluss des Kammerwassers
in das vensdse Gefiflsystem irreversibel geschidigt ist.

16.2.6 Die Hornhaut

Die Hornhaut des Auges, auch Cornea genannt, ist das einzige transparente
Gewebe des menschlichen Korpers. Die Transparenz resultiert aus ihrer ex-
trem regulidren mikroskopischen Struktur. Die Dicke der menschlichen Cornea
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Abb. 16.13. Aufbau der menschlichen Hornhaut

betrigt ungefiihr 0,5 mm in der Néhe der optischen Achse und wichst bis auf
0,7mm in der Ndhe der Sklera an. Die optische Zone hat einen Durchmesser
von durchschnittlich 4 mm und wird iiber die Iris kontrolliert. Die Hornhaut
besteht aus fiinf tibereinander liegenden Schichten. Dies sind von auflen nach
innen die Epithelschicht, die Bowman-Membran, das Stoma, die Descemet-
Membran und die Endothelschicht (Abb. 16.13).

Das Epithel besteht aus zwei bis drei Schichten flacher Zellen, welche
zusammen mit der Tranenfliissigkeit fiir eine glatte Oberfliche sorgen. Die
hinterste dieser Schichten enthélt Basalzellen. Dies sind die einzigen Zellen
in der Hornhaut, die sich regenerieren kénnen. Die Tranenfliissigkeit wird
mit dem Lidschlag gleichméfig auf die Oberfliche verteilt. Sie glittet die
optische Oberfliche und versorgt dabei gleichzeitig die Zellen mit Néhrstof-
fen. Die Bowman-Membran besteht aus einer dicht gepackten Schicht von
Kollagenfasern und ist zusammen mit dem Stroma hauptséchlich fiir die
mechanische Stabilitéit der Cornea verantwortlich. Neunzig Prozent der Horn-
hautdicke bildet das Stroma. Es besteht aus ca. 50 Schichten von Kolla-
genfasern, die etwas diinner gepackt sind als in der Bowman-Membran und
alle in parallelen Ebenen zur Oberfliche angeordnet sind. Die Descemet-
Membran hat eine dhnliche Struktur wie die Bowman-Membran. Das En-
dothel schlieBllich besteht aus zwei Schichten hexagonal angeordneter Zellen.
Sie sind notwendig, um die Transparenz der Hornhaut zu gewé&hrleisten. Ihre
Zerstorung wiirde zu einem irreversiblen Einfluss von Kammerwasser fiihren.

Prinzipiell lassen sich zwei Kategorien von Laseranwendungen an der
Hornhaut unterscheiden: Verdnderungen ihrer Brechkraft und alle anderen
therapeutischen Zwecke. Die erste Kategorie hat sich unter dem Namen re-
fraktive Hornhautchirurgie einen festen Platz in der Augenheilkunde ver-
schafft. In die zweite Kategorie lassen sich alle anderen Operationen einord-
nen, bei denen der Laser das bisherige mechanische Skalpell ersetzt hat. Dazu
gehoren unter anderem Hornhauttransplantationen und Therapien von de-
formierten Hornh&uten, z.B. dem Keratokonus, eine pathologische Ausstiil-
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pung der Hornhaut nach vorn. Das Gebiet der refraktiven Hornhautchirurgie
ist wesentlich umfangreicher und soll im Folgenden ausfiihrlich diskutiert wer-
den.

Die Einzelbrechkréfte der Hornhaut und der nichtakkomodierten Linse be-
tragen 43 bzw. 19 dpt. Die Hornhaut triagt folglich mit gut 70% zur Gesamt-
brechkraft des Auges bei. Letztere ldsst sich also mit hoher Effizienz vari-
ieren, wenn man den vorderen Kriimmungsradius der Hornhaut kiinstlich
verdndert. Hierfiir wurden bereits verschiedene Techniken weltweit unter-
sucht. Die meisten dieser Verfahren erreichen dieses Ziel indirekt, indem
verschiedene linienférmige Muster in die periphere Oberfliche der Horn-
haut geschnitten werden. Dabei entsteht eine Umverteilung der mechanischen
Zugkrifte in der Bowman-Membran und im Stroma, woraus letztendlich der
verdnderte Kriimmungsradius resultiert. Eine dieser Prozeduren wird radidre
Keratomie genannt und wurde urspriinglich mit einem Skalpell durchgefiihrt
[6]. Dabei vollzieht man mit einem Skalpell bis zu acht radiale Einschnitte
(Inzisionen) in die periphere Cornea. Abbildung 16.14a zeigt vier solcher
Schnitte in der Aufsicht und im Querschnitt.

Seit einigen Jahren versucht man, mit Hilfe von Lasern einen #hnlichen
Effekt zu erzielen. Dabei wird allerdings Gewebe entfernt. Man spricht daher
terminologisch von Exzisionen und der radidren Keratektomie. Die Vorteile
des Lasers liegen auf der Hand: Der Laserstrahl lédsst sich wesentlich genauer
positionieren als ein mechanisches Skalpell, die Schnitt-Tiefen sind nicht mehr
von der ruhigen Hand des Chirurgen abhéngig, und es kann ohne mechani-
schen Kontakt mit dem Auge operiert werden.

Ein anderes Verfahren liegt der photorefraktiven Keratektomie zu Grunde,
bei der man eine grofiflichige Abtragung von Hornhautgewebe anstrebt. Ab-
bildungen 16.14b und 16.14c zeigen schematisch, wie solche Verdnderungen
fiir ein myopes (kurzsichtiges) bzw. hyperopes (weitsichtiges) Auge auszuse-
hen haben. Bei der Myopie befindet sich das scharfe Bild vor der Netzhaut.
Durch eine Abflachung der Hornhaut kann es auf die Netzhaut projiziert

[ a [ — , c

b

Abb. 16.14. Prinzip der refraktiven Hornhautchirurgie (oben: Aufsicht, unten:
Querschnitt). (a) radidre Keratomie, (b) Keratektomie bei Kurzsichtigkeit, (c) Ker-
atektomie bei Weitsichtigkeit
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werden. Bei der Hyperopie kann die Linse nicht stark genug akkomodieren.
Dies lédsst sich iiber eine stidrkere Hornhautkriimmung kompensieren. Astig-
matismen kann man {iber unterschiedliche Kriimmungsradien in der horizon-
talen bzw. vertikalen Achse ausgleichen. Voraussetzung fiir alle diese Proze-
duren ist, dass die Hornhaut selbst transparent bleibt. Dies ist nicht gegeben,
wenn die Laserstrahlung thermische Nebeneffekte (Koagulation, Karbonisa-
tion) verursacht oder wenn die neue Oberfliche zu rauh wird und dann eine
zu hohe Lichtstreuung hervorruft. Letzteres ist der Fall, wenn die Rauhigkeit
der Hornhautoberfliche grofier ist als die Wellenldngen des sichtbaren Spekt-
rums.

Am meisten untersucht wird derzeit der ArF-Laser, ein Excimerlaser,
der bei einer Wellenlénge von 193 nm emittiert [7,10]. Der Ablationsvorgang
beruht hier auf einem direkten Aufbrechen der molekularen Bindungen, das
durch die folgenden zwei Eigenschaften ermdoglicht wird:

e die Strahlung dieser Wellenléinge wird von den Kollagenfasern der Horn-
haut stark absorbiert,

e cin einzelnes Photon stellt mit einer Energie von 6,4 eV geniigend Energie
zur Verfiigung, um eine molekulare Bindung aufzubrechen.

Eine weitere Moglichkeit bietet moglicherweise der Nd:YLF-Laser (Wellen-
linge 1053nm). Bei ihm liefert jedes Photon nur eine Energie von 1,2eV.
Diese reicht nicht aus, um die molekularen Bindungen aufzubrechen. Eine
Multiphotonenabsorption wird durch den geringen Absorptionskoeffizienten
des Gewebes bei dieser Wellenlénge unterdriickt. Ein fokussierter, sehr kurzer
Laserpuls kann aber iiber seine extrem hohe Leistungsdichte (> 1012 W/cm?)
so hohe elektrische Felder (> 105 V/cm) erzeugen, dass im Fokus ein Mikro-
plasma generiert wird. Dieses Plasma hat einen wesentlich htheren Absorp-
tionskoeffizienten als das normale Gewebe und absorbiert daher auch nachfol-
gende Photonen. Die schnelle Ausdehnung des Plasmas erzeugt eine akusti-
sche Schockwelle, die zusammen mit dem Plasma eine Absorption von Gewe-
befragmenten ermdoglicht [12]. In Abb. 16.15 ist die Abhéngigkeit des Abla-
tionsschwellenwertes von der Pulsdauer dargestellt.

Sowohl mit dem ArF-Laser als auch mit dem Nd:YLF-Laser wurden be-
reits Untersuchungen an Patienten durchgefiihrt. Da der ArF-Laser jedoch
schon fiinf Jahre ldnger im klinischen Einsatz ist, liegen von ihm wesentlich
mehr Daten vor. Es hat sich gezeigt, dass bei fast allen Patienten eine Uber-
korrektur notwendig ist, das heifit, dass ein zuvor kurzsichtiger Patient zu-
néichst weitsichtig gemacht werden muss, bevor das Auge eine stabile nor-
malsichtige Mittellage einnimmt. Als weiterer Nachteil hat sich ergeben, dass
noch nach einigen Jahren eine mehr oder weniger starke Triibung der Horn-
haut einsetzen kann. Dies hédngt wahrscheinlich mit dem UV-Licht zusam-
men, da diese Wellenlénge zytotoxische und mutagene Nebenwirkungen in
den Zellen hervorrufen kann. Auflerdem wirkt sich die Verletzung der Epi-
thelschicht und der Bowman-Membran als Schmerzempfindung auf den Pa-
tienten aus.
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Abb. 16.15. Ablationsschwellenwert des Stromas als Funktion der Pulsdauer

Diese Nachteile konnten umgangen werden, wenn man eine andere Tech-
nik einsetzt, die derzeit ein Gebiet der aktuellen Forschung ist: die refrak-
tive Hornhautchirurgie durch intrastromale Ablation. Hierbei bleiben Epi-
thelschicht und Bowman-Membran unverletzt, da der Laserpuls im Bereich
des Stroma fokussiert wird und nur dort ablatiert.

Dafiir kann natiirlich nur ein Laser eingesetzt werden, dessen Strahlung
nicht an der Oberfldche der Hornhaut absorbiert wird. Das UV-Licht der Ex-
cimerlaser hat aber nur eine Eindringtiefe von wenigen um. Abgesehen von
der Wellenlénge lassen sich Excimerlaser aufgrund ihrer Multimodenstruktur
auch gar nicht fokussieren. Excimerlaser scheiden also von vornherein aus.
Der Pikosekunden-Nd:YLF-Laser dagegen bietet sich als Alternative an, zu-
mal er durch seine ultrakurzen Pulse einen lokal sehr begrenzten Effekt im
Gewebe erwarten ldsst. Aulerdem weist er als Festkorperlaser den Vorteil auf,
dass er leichter zu warten ist und fiir den Laserbetrieb keine toxischen Fluo-
ridgase verwendet werden miissen. Abbildung 16.16 zeigt eine Rasterelekt-
ronenmikroskopaufnahme einer solchen intrastromalen Ablation [13]. Nach
dem Kollaps der erzeugten Kavitét ergibt sich eine neue Brechkraft fiir die
vordere Hornhautoberflache.

16.3 Ausblick

Die dargestellten Anwendungen machen deutlich, dass der Laser aus der Au-
genheilkunde nicht mehr wegzudenken ist. Sowohl in der Diagnostik als auch
in der Therapie hat er sich einen festen Platz verschafft. Es versteht sich
von selbst, dass je nach Anwendung ein anderer Lasertyp sinnvoll sein kann.
Uber die Pulsdauer kann die Art der Wechselwirkung festgelegt werden. Eine
gezielte lokale Begrenzung des Effekts kann aufgrund von Fokussierung und
Wellenléngenselektion erfolgen. Viele dieser Operationen sind erst mit Hilfe
des Laser moglich geworden. In den néchsten Jahren werden zu den bereits
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Abb. 16.16. Rasterelekronenmikroskopaufnahme einer intrastromalen Ablation.
Der Abstand der Kreuze betrdgt 76 um

bestehenden Einsatzmoglichkeiten noch weitere hinzukommen. Schon heute
zeichnet sich aber ab, dass alle diese chirurgischen Laseroperationen in das
Gebeit der ,,minimal-invasiven Chirurgie“ eingeordnet werden kénnen. Dieses
in der Fachliteratur oft zitierte Konzept verfolgt das Ziel, mit moglichst
wenig Eingriffen eine geeignete Therapie durchzufithren. Der Laserstrahl bie-
tet hierbei viele neue Moglichkeiten, da er ohne mechanischen Kontakt mit
dem Gewebe schneiden, ablatieren und koagulieren kann. Viele Schnitte mit
dem Skalpell lassen sich dadurch vermeiden. Die Optimierung der beste-
henden und die Erforschung neuer Lasersysteme (z.B. im Femtosekundenbe-
reich) werden dieser minimal-invasiven Behandlungsmethode in den néchsten
Jahren viele neue Tiiren 6ffnen.
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C. Rumpf

17.1 Einfiihrung

Im Rahmen der Bemiihungen von Kliniken und Arzten zur Reduzierung der
Kosten des Gesundheitswesens miissen neue Operationstechniken entwickelt
werden, die eine wirkungsvolle Behandlung mit kurzen Operationszeiten und
rascher Mobilisierung des Patienten ermoglichen, um insbesondere den Bedarf
an intensiver Nachbehandlung zu minimieren.

Ein moglicher Weg zur Verwirklichung dieses Ziels ist der Einsatz minimal-
invasiver Operationstechniken, die — im Gegensatz zu konventionellen Me-
thoden — nicht nur zu einer schnelleren Mobilisierung der Patienten und damit
kiirzeren Verweilzeiten, sondern auch zu besseren kosmetischen Ergebnissen
und geringeren Schmerzen beitragen. Obwohl bereits zahlreiche endoskopi-
sche Verfahren seit einigen Jahren eingesetzt werden, ist die thorakoskopische
Chirurgie der Wirbelsédule eine relativ neue Operationstechnik, die bisherige
offene Techniken ersetzt [17].

Mit der technischen Weiterentwicklung hinsichtlich Zuverldssigkeit und
Grofe wie auch der Entwicklung von neuen Applikatoren wie Lichtleitfasern,
Spiegelarmsystemen oder endoskopischen Systemen, hat die Anzahl klinischer
Laseranwendungen in den vergangenen Jahren stark zugenommen. Durch
das Zusammenbringen dieser beiden Aspekte, d.h. durch Kombination en-
doskopischer chirurgischer Techniken und Hochtechnologielaseranwendungen,
sind neue wirkungsvolle klinische Anwendungen moglich geworden. Basierend
auf Laser-Gewebe-Wechselwirkungen werden in dieser Arbeit zwei vollstandig
neue Anwendungen minimal-invasiver Behandlungen in der Orthopidie zur
Korrektur spinaler Deformationen und zur Zerstérung von Knochentumoren
vorgestellt.

17.2 Minimal-invasive Behandlung
von Deformierungen der Wirbelsidule
durch Laserablation

Ein bis 3% junger Menschen entwickeln eine starke seitliche Verkriimmung
der Wirbelséule (iiberwiegend linksseits), eine sog. idiopathische Skoliose. Die
schwerwiegenden Verformungen beeinflussen nicht nur das Aussehen des Pa-
tienten, sondern verringern die Lebenserwartung, da lebenswichtigen Funk-
tionen wie die des Herzens und der Lunge stark beeintréichtigt werden.
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Hippokrates (460 v.Chr.) war der erste, der umfangreich iiber Wirbel-
sdulendeformationen schrieb und dabei verschiedene Formen und Typen un-
terschied. Er bemerkte, dass die Schwere der Deformation mit dem Alter,
bei dem sie auftrat, zusammenhing. Auflerdem erfand er auch die erste Be-
handlungsmethode, indem er den Koérper entlang der Korperachse mecha-
nisch streckte. Heute konzentieren sich die meisten chirurgischen Behand-
lungsmethoden von Wirbelsidulendeformationen auf invasive mechnische Tech-
niken mit langen Operationszeiten und starken Auswirkungen auf die Be-
weglichkeit des Patienten. In den meisten Fillen wird ein riickwiértiger (dor-
saler) Ansatz gewéhlt, um eine feste Arthrodese durch Einsetzen von Stében
in die Wirbelkorper zu erreichen. Diese Stédbe werden dann mit Schrauben
entlang der Wirbelsdule fixiert, um mechanische Kraft auf die Wirbelkorper
auszuiiben und dadurch die Wirbelsdule aufzurichten.

Im Unterschied zu existierenden Behandlungsverfahren ist es das Ziel der
vorgestellten Methode, die Patienten mittels Laserablation des epiphysialen
Knorpels der Wirbelkorper zu behandeln. Es ist bekannt, dass eine friihzeitige
partielle Ablation der epiphysialen Wachstumsplatte (Hemiepiphysiodese)
iiber den Bereich mehrerer Wirbelkorper skoliosisches Wachstum verursachen
kann [4,7,11,28,32]. Die vorgestellte Laserbehandlung soll nun zeigen, dass
damit eine Verdnderung des Wirbelsdulenwachstums induziert werden kann.
Wenn es gelingt, mittels Laserhemiepiphysiodese skoliotisches Wachstum zu
induzieren, dann ist im Umkehrschluss durch Laserablation auf der konvexen
Seite im Bereich mehrerer Wirbelkorper in jungen skoliotischen Patienten
mit hinreichendem Wachstumspotential eine Aufrichtung der Wirbelsiule zu
erwarten.

17.2.1 Physikalische Eigenschaften von Knochengewebe

Die Kenntnis der physikalischen Eigenschaften von Knochengewebe wie z.B.
Warmeleitfahigkeit, Warmekapazitdt und Absorptionskoeffizient sind von
wesentlicher Bedeutung fiir die Berechnung der Laser-Gewebe-Wechselwir-
kungen. Obwohl Knochengewebe keine homogene Struktur besitzt, konnen
physikalische Eigenschaften als Mittelwerte fiir makroskopisch unterschied-
liche Komponenten von kompaktem, kortikalem Knochen und schwamm-
féormigem, spongiosem Knochen angegeben werden. Allerdings ergeben sich
wesentliche Unterschiede zwischen In-vitro- und In-vivo-Experimenten.

Der Wasseranteil des Gewebes ist der wichtigste Parameter fiir die termi-
sche Laser-Gewebe-Wechselwirkung, insbesondere im infraroten Spektralbe-
reich. Je grofler der Wasseranteil ist, um so stérker ist die Lichtabsorption, wie
man aus den Experimenten mit dem Ho:YAG-Laser bei einer Wellenldnge von
A = 2,12um sehen kann. Knorpelgewebe hat einen hohen Wasseranteil von
etwa 55-85% und absorbiert deshalb Ho:YAG-Laserlicht sehr stark. Daraus
ergibt sich eine effektive Abtragung.

Im Gegensatz dazu enthilt kortikales Knochengewebe nur einen Wasser-
anteil von 10-15%. Deshalb kann eine effektive Laserabtragung von Knochen-
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Abb. 17.1. Absorptionsspektrum von Kalziumphosphat (Cas(PO4)2), das 80% des
Knochenminerals darstellt [21]

gewebe nur mit Lasern erreicht werden, deren Emissionswellenldnge mit den
Absorptionslinien von Knochengewebe iibereinstimmen. Der Absorptionsko-
effizient p, von reinem Hydroxylapatit betrdgt bei den Wellenldngen des
COsy-Lasers (A = 9,6 um und 10,6 um) zwischen 3500-5500 cm~! [25]. Da die
organische Matrix von Hydroxylapatit hauptsichlich aus Kalziumphosphat
(Caz(POy)2) besteht [24], kann der Absorptionskoeffizient fiir den Ho:YAG-
Laser bei einer Wellenlinge von A = 2,12um zu p, ~ 500cm~! bestimmt
werden, entsprechend dem Absorptionsspektrum in Abb.17.1. Der Absorp-
tionskoeffizient ist ungefihr 7-mal grofler als fiir HoO. Deshalb absorbiert
die Knochenmatrix den Grofiteil der Laserenergie und heizt sich sehr stark
auf (Tmer = 1280°C). Mittels bekannter thermischer und optischer Konstan-
ten kann die thermische Relaxationszeit 7 von kortikalem Knochen bei einer
Wellenlénge von 2,12 um zu =~ 1,2 ms bestimmt werden [8].

Tabelle 17.1 zeigt einen Vergleich der optischen und thermischen Para-
meter von kortikalem and spongiosem Knochen, Knorpelgewebe und Wasser.

Tabelle 17.1. Vergleich der optischen und thermischen Parameter von kortikalem
und spongiésem Knochen, Knorpel und Wasser

kortikale trabekulare  Knorpel Wasser
Knochen Knochen
o [cm™] ~ 500 1200
(A = 2,120 um) (A = 1,06 um)
s. Abb.17.1
A [Wm™'K™' 0,2-0,3 0,3-0,4 0,6 0,7
c [Jg 'K 1,2-1,3 1,224 3,5-3,8 4,18
p [gem ™3] 2 1,1 1,1 1
x [m?s™!] 0,8 x 1077 12x1077  1,5x10°7 1,7x 1077
7 [us] ~ 400-800 us

(A =2,12um)
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17.2.2 Minimal-invasive Skoliosebehandlung
mit dem Ho:YAG-Laser

Es wird angenommen, dass nur eine vollstdndige Zerstorung der ,,Wachs-
tumsplatte” (Epiphyse) ausreicht um das Wirbelsdulenwachstum zu beein-
flussen. Die Abtragung muss dabei sehr prézise sein, da die Epiphyse nur
ca. 1 mm breit ist und thermale Schidigungen der benachbarten Strukturen
minimiert werden miissen. Insbesondere darf die Hitzebelastung des Riicken-
marks 42°C nicht iiberschreiten.

Nach einer Beurteilung von vier verschiedenen Lasersystemen wéhrend
umfangreicher In-vitro-Studien an Limmerwirbelsdulen erwies sich der
Ho:YAG-Laser aufgrund seiner Wellenldnge als am besten geeignet fiir die
préazise Ablation des Epiphysengewebes. Das Lasersystem ist fiir den klini-
schen Gebrauch entwickelt mit einem kompakten beweglichen Geh#use und
einem geschlossenen Kiihlsystem, was es zu einem autonomen ,, Turn-key*-
System macht.

Das Lasermedium besteht aus einem mit Holmium dotierten Ytterbium-
Aluminium-Granatkristall (YbzAls012) mit Dotierungsraten von 1019
1022 cm~3. Besetzungsinversion wird durch die Absorption des Cr3*t in das
metastabile Niveau 3F, erreicht und das obere 3Hy-Niveau des Tm3*-Ions
wird durch einen emissionslosen Ubergang besetzt. Laserstrahlung der Wellen-
linge A = 2120nm wird emittiert beim Ubergang vom °Ir-Level zum °Ig-
Niveau (Abb.17.2).

Der Bereich der thermischen Beschéddigung auf Grund von Karbonisation
durch den Ho:YAG-Laser variiert zwischen den verschiedenen Gewebearten
entsprechend ihrem Wassergehalt. Fiir Knorpelgewebe mit einem Wasserge-
halt von ca. 70% wird die Abtragung bestimmt durch die Absorption des
Lichts durch die Wassermolekiile ap,0 ~ 50cm™! bei 2120nm. So fiihren

A

3H

6 5I8
Tm3+ Tm3+ Tm3+ H03+

*"crer

Abb. 17.2. Energieniveaukarte eines Ho:YAG-Lasers. Das obere 3H,-Niveau des
Tm>®"-Tons wird durch einen strahlungsfreien Ubergang besetzt. Laserstrahlung
wird beim Ubergang vom °I;-Niveau zum *Ig-Niveau emittiert (A = 2120 nm)
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wegen der hohen Pulsenergie von bis zu 1800 mJ schon die ersten Pulse zu
einem grofien Energieeintrag in ein kleines Gewebevolumen (thermale Durch-
dringungstiefe ca. 250 um). Die Energie wird durch Vibrations- und Rota-
tionszustinde der Wassermolekiile in Warme umgewandelt. Dies fiihrt zu
einer schlagartigen Verdampfung des Wassers innerhalb des Gewebes, was
in Mikroexplosionen resultiert, die Gewebefragmente mit hoher kinetischer
Energie herausschleudern und dadurch einen grofien Teil der Pulsenergie weg-
tragen. Nachdem das ganze Wasser im Fokusvolumen verdampft ist, fithren
nachfolgende Pulse zu einer rapiden Erwdrmung des Gewebes. Das selbe
passiert in einem Gewebe mit niedrigem Wassergehalt, wie etwa kortikalem
Knochen. Die hohen Temperaturen fithren zu einer Verkohlung der Gewe-
beoberfldche innerhalb eines Bereichs von ca. 50 pm [33], was in einer noch
verstéarkten Lichtabsorption und damit einer beschleunigten Erwérmung des
Gewebes resultiert. Die Temperatur innerhalb des thermalen Volumens kann
innerhalb von ein paar us auf mehrere tausend °C steigen, und somit ein
thermisches Plasma ziinden [15,19]. Dieser Vorgang wird von den typischen
Geréuschen und intensivem Fluoreszenslicht begleitet. Indem man die Gewe-
beoberfliche mit einem diinnen Wasserfilm bedeckt hilt, z.B. durch Spiilung,
kann der gesamte laterale thermische Schaden auf 100-200 um begrenzt wer-
den.

Videogestiitzte thorakoskopische Wirbelsidulenchirurgie. Zur Sicht-
kontrolle wiihrend der Operation wurde ein 3D-thorakoskopisches System fiir
miminal-invasive Operationen benutzt (R. Wolf, Deutschland). Die Videosig-
nale der CCD-Kamera des Endoscops (Abb.17.3) mit zwei Objektivlinsen
am fernen Ende (rechtes Bild in Abb. 17.4) ist iiber einen Videosignalprozes-
sor mit einem 100-Hz-Monitor verbunden. Der Prozessor sendet abwechselnd
Bilder vom linken und rechten Kanal. Durch das Tragen einer speziellen Shut-
terbrille (Abb.17.5), die mit der Monitorfrequenz synchronisiert ist, erhélt
der Chirurg ein dreidimensionales Bild des Operationsfeldes.

Fiir lange Operationen ist ein sog. head-mounted display (HMD) eine gute
Alternative. Das linke Bild in Abb. 17.4 zeigt ein HMD), bei dem die Displays
in einem helmartigen System untergebracht sind. Das Videosignal wird an
ein LCD vor jedem Auge gesendet.

i Objective lens Vide ;
Objective lens ~ Fibre bundle ) proées(s)or Manitor

DR B <t T

CCD-Chip [ Jeoeg]

Abb. 17.3. Komponenten eines typischen endoskopischen Systems
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Abb. 17.4. Rechts: Fernes Ende eines 3D-Thoracoskops mit zwei Objektivlinsen
und einem Spiilkanal. Links: am Kopf des Operateurs angebrachtes (head-mounted)
Fliissigkristalldisplay (LCD) fiir endoskopische Operationen (1). Das Mikrophon (2)
kann dazu genutzt werden, jede Art von Bildern zu laden, z.B. Rontgen-, CT- oder
MRT-Bilder

Sorgfiltige Auswertung von voroperativen MRT-Aufnahmen ist wichtig
fiir die Plazierung der Kaniile und zur Reduzierung der Zeit, die notwendig
ist, um das Gebiet der Wirbelsdulenerkrankung zu lokalisieren.

In-vivo-Untersuchungen. Nachdem ein Tierarzt konsultiert wurde, ent-
schieden wir uns dafiir, Foxhound Welpen fiir die In-vivo-Untersuchungen
zu benutzen. Foxhounds wurden als geeignet angesehen, da sie eine Narkose
ohne Probleme wiihrend langer Operationszeiten ertragen kénnen und weil
die Grofle ihres Thorax vergleichbar mit der junger Patienten ist. Alle Experi-
mente wurden in einer fiir Tieroperationen besonders ausgeriisteten Sektion
der Orthopédischen Klinik Heidelberg ausgefiihrt.
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Abb. 17.5. Minimal-invasive Laserhemiepiphysiodesis an jungen Foxhoundwelpen
durch Benutzung eines 3D-Thorakoskops. Der Operateur trégt eine Shutterbrille (1)
fiir eine 3D-Ansicht des Operationsfeldes. Er hilt die 3D-thorakoskopische Kamera
(5) in einer Hand und die endoskopische Pinzette oder den Laserapplikator (3) in
der anderen. Der Assistent hilt die Saug- und Spiileinheit (4) und den Lungenre-
traktor (2)

Experimentelles chirurgisches Vorgehen. Ublicherweise wird der erste
Eingriff in den Brustkorb im sechsten interkostalen Zwischenraum in der
mittigen bis posterioren axillaren Linie durch einen kleinen Schnitt in der
Haut erreicht. Die Ventilation zur betroffenen Seite wird unterbrochen, und
die Lunge kollabiert. Die kollabierte Lunge stellt dem Operateur geniigend
Raum fiir einen thorakoskopischen Eingriff zur Verfiigung. Vier bis fiinf wei-
tere Kaniilen (10 mm Durchmesser) wurden dann derart plaziert, dass das 3D-
Endoskop, der Lungenretraktor, die Spiilung und Absaugung sowie der Laser-
applikator eingefiihrt werden konnten und so eine vollstéandige Manipulation
und Beurteilung der gesamten thorakischen Wirbelsiule moglich war. Nur
wenige Narben von etwa 2 cm Lénge werden nach der Operation verbleiben,
was ein wesentlicher Vorteil im Vergleich mit {iblichen dorsalen Fixationstech-
niken ist.

Nach der Preservation des vertebralen Korpers wurde die Laserfaser in
eine sterile Schutzabdeckung eingefiihrt. Ein spezieller Faserapplikator wurde
entwickelt, um das distale Ende der Faser gegen mechanische Belastung zu
schiitzen, und um eine sichere und einfache Handhabung durch den Opera-
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Abb. 17.6. Faserapplikator fiir Laserhemiepiphysiodesis. Die Spitze kann zur ein-
fachen Einfithrung der Faser wérend der Operation entfernt werden

teur zu erméglichen. Wie in Abb. 17.6 gezeigt, besteht der Applikator aus
einem hohlen Rohr (rostfreier Stahl, 4 mm AuBendurchmesser) mit einer ent-
fernbaren Spitze zur einfachen Einfithrung der Faser. Nachdem der Operateur
die gewiinschte Ablationstiefe aus den MR-Aufnahmen bestimmt hat, wird
die Faser mit einer Schraube so fixiert, dass sie um die gewiinschte Lange aus
dem Applikator herausragt.

Die hier verwendete Ablationstechnik entspricht der bei In-vitro-Unter-
suchungen entwickelten Technik. Die Faserspitze wurde zunéchst entlang
der Oberfliche der epiphysealen Platte gefiihrt, wobei der Laser mit kurzen
Pulsen betrieben wurde, um nur wenig Gewebeabtrag zu erzielen. Dadurch
produzierte der Operateur eine kleine Spur von ablatiertem Gewebe, die als
Markierung fiir die epiphyseale Wachstumsplatte diente und eine gute Orien-
tierung ermoglichte, ohne Blutungen von den vetebralen Koérpern zu verur-
sachen. Der Operateur fithrte dann die Hemiepiphysiodesis entlang dieser
Spur aus. Es wurden lingere Lasersequenzen von etwa 20-30s mit Puls-
energien bei 0,8-1J und einer Repetitionsraten von 8 Hz appliziert. Dies
entspricht einer mittleren Leistung von 6-8 W.

In zwei Fillen erlaubte der relativ kleine kraniale Teil des Thorax nur die
Behandlung von 3—4 epiphysealen Wachstungsplatten. In allen anderen Féllen
konnten 5-6 epiphyseale Wachstumsplatten entfernt werden. Insgesamt wur-
den 8 Foxhounds mit der Laserhemiepiphysiodesistechnik behandelt. Ein
fluoroptisches Faserthermometer wurde anstelle von Halbleitersensoren fiir
die In-vivo-Temperaturkontrolle wéhrend der Laserbehandlung verwendet
(Abb.17.7). Nach der Operation wurden die Tiere extubiert und verblieben
fiir mindestens 2 h unter tierdrztlicher Aufsicht in einer Hundehiitte innerhalb
des Operationsgebdudes. Sie wurde dann zum Ziichter zuriickgebracht, wo sie
mit anderen Tieren weiter aufwuchsen. Thre Gesundheit und ihr Wohlerge-
hen wurde regelméflig iiberpriift. Nach 6 Monaten wurden die Foxhounds
gerdntgt, um festzustellen ob sie bereits skoliotisches Wachstum zeigten. In
fast allen Fillen konnte zu dieser Zeit nur eine geringfiigige Wirbelsdulen-
verkriimmung festgestellt werden.
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Abb. 17.7. Videoscans einer Laserhemiepiphysiodesis mit einem thorakoskopischen
Zugang. Links: Laserapplikator und faseroptische Temperatursonde inerhalb des
vertebralen Kérpers. Rechts: Saug-/Spiileinheit und die epiphyseale Platte nach
Laserhemiepiphysiodesis
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Abb. 17.8. Temperatur innerhalb des Wirbelkérpers und der angrenzenden Band-
scheibe wihrend der In-vivo-Ho:YAG-Laserablation. Die Entfernung zwischen dem
Temperatursensor und der Faserspitze betrigt etwa 2 mm

Die Foxhounds waren 1 Jahr nach der Operation vollsténdig ausgewach-
sen. Eine abschliefende Kontrolle wurde deshalb mit Rontgen- und MRT-
Untersuchungen durchgefiihrt. Nach den Untersuchungen wurden die Fox-
hounds eingeschlafert und ihre Wirbelséulen fiir zusétzliche histologische Un-
tersuchungen und Kryomikrotomschnitte priapariert.
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Abb. 17.9. Temperatur innerhalb des Wirbelkorpers und der angrenzenden Band-
scheibe wihrend der In-vivo-Ho:YAG-Laserablation. Die Entfernung zwischen dem
Temperatursensor und der Faserspitze betrigt etwa 4 mm

Temperaturmessungen. Die Ergebnisse der Temperaturmessungen hingen
stark von der Position der Probe ab, sodass ein direkter Vergleich der Tem-
peraturen zwischen den verschiedenen Messungen nicht moglich war. Zwei
typische Kurven der Temperaturemessungen wirend der Operation finden
sich in Abb.17.8 und 17.9.

Kryomikrotom und histologische Untersuchungen. Die postoperative
Untersuchung mit dem Kryomikrotom, die sich in den In-vitro-Experimenten
bereits als sehr niitzlich erwiesen hatte, wurde auch fiir In-vivo-Untersuchun-
gen durchgefiihrt. Nach Dissektion wurden die Wirbelsdulenabschnitte in der
Koronalebene geschnitten, um Abweichungen vom skoliotischen Wachstum zu
zeigen. Verdnderungen im vertebralen Wachstum durch die Laserbehandlung
sind deutlich sichtbar (Pfeile).

Endergebnisse. Wihrend extensiver In-vivo-Experimente hat sich der
Ho:YAG-Laser als ein geeignetes Werkzeug fiir die genaue, schnelle und effek-
tive Ablation von Knorpelgewebe erwiesen und ermoglicht so eine neue sanfte
Operationstechnik fiir die Behandlung von idiopathischen Skoliosen.

Die Ergebnisse zeigen, dass alle Wirbelkorper, die mit dem Ho:YAG-
Laser behandelt wurden, abnormales Wachstum entwickelten. In 75% der
Fiille konnte der gewiinschte Effekt einer unilateralen Wachstumshemmung
auf der Seite der Laserhemiepiphysiodese erreicht werden (Abb.17.10). Die
Kriimmungsstéarke iiberschritt 30° jedoch nicht und kann deshalb méoglicher-
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Abb. 17.10. Koronale Kryomikrotomschnitte der Wirbelsdule ein Jahr nach der
Laserbehandlung. Eine skoliotische Veranderung des Wirbelsdulenwachstums von
30° ist induziert worden. Verdnderungen im vertebralen Wachstum durch die Laser-
behandlung sind deutlich sichtbar (Pfeile)

weise zu gering sein, um schwerwiegendes skoliotisches Wachstum zu kom-
pensieren.

Die gewiéhlte 3D-thorakoskopische Operationstechnik in Kombination mit
dem Ho:YAG-Laser hat sich als erfolgreich und zuverldssig im Hinblick auf
Lasergewebeablation, Laserhandhabung und Sicherheit in empfindlichen
Strukturen erwiesen. Alternative Laserablation kann in der Zukunft durch
neu entwickelte optische Saphirfasern moéglich werden, die bei Wellenldngen
von bis zu 3,5um hohe Transmissionsraten von mehr als 80% erreichen.
Dies wiirde die endoskopische Verwendung von Erbium dotierten Lasern bei
Wellenldngen um 3 um erlauben, bei denen Wasser sein stéirkstes Absorp-
tionsmaximum besitzt. Um diese Operationstechnik zu einer klinische Anwen-
dung weiterzuentwickeln ist es notwendig, eine enge Korrelation zwischen der
Anzahl der ablatierten Epiphysenfugen und dem Ausmafl des skoliotischen
Wachstums zu bestimmen.

17.3 LITT von Knochentumoren
unter MRT-Temperaturkontrolle

Ein anderes schnell wachsendes Feld klinischer Laseranwendungen ist die
minimal-invasive Behandlung von Tumoren.

Im zweiten Teil werden erste Experimente beziiglich einer klinischen An-
wendung mittels einer neuen minimal-invasiven Laserbehandlung gutartiger
Knochentumoren beschrieben. Zum ersten Mal wurden dabei die Online-
Temperaturmessungen mittels MRI-Bildkontrolle fiir laserinduzierte intersti-
tielle Termoterapie (LITT) von Knochengewebe angewendet.
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Abb. 17.11. Rontgenaufnahme eines 19-jahrigen Mannes. Die Pfeile markieren das
OO des Schienbeins. Der Nidus ist klar abgegrenzt [9]

Es gibt mehrere Arten von Knochentumoren, wobei das Osteoid-Osteom
(O0) der am hiufigsten auftretende gutartige Tumor ist. Er besteht aus
einem Kern (Nidus) und einem Saum. Der Nidus ist weich und reichhaltig von
Nervenfasern durchzogen, wodurch starke Schmerzen hervorgerufen werden,
die oftmals falschlicherweise fiir neurotische Beschwerden gehalten werden
und somit zu einer Verzogerung der Diagnose von einigen Monaten bis Jahren
fithren kénnen [26]. Etwa 70% der Patienten sind jiinger als 20 Jahre, und
mehr als 80% der Félle treten in langen Knochen auf: Femur (34%), Tibia
(23%), Humerus (6%) und Talus (5%).

Das OO stellt ldasst sich aufgrund seiner starken Vaskularisierung auf
Rontgen- oder MRT-Aufnahmen gut darstellen. Abbildung 17.11 zeigt eine
Rontgenaufnahme eines OO in der Tibia. Der Nidus ist klar abgegrenzt
(Pfeil). Abbildung 17.12 zeigt die MR-Aufnahme eines transversalschnitts
durch die Tibia. Das OO (Pfeil) ist als eine hyperintense Region innerhalb
des sonst dunklen kortikalen Knochens sichtbar [13].

Ziel der vorgeschlagenen Behandlung ist es, Osteoid Osteome durch Laser-
koagulation zu zerstoren. Dazu wurden drei unterschiedliche Lasersysteme
(Nd:YAG, Ho:YAG, kompakter Diodenlaser A = 940nm) beziiglich ihrer
Anwendbarkeit untersucht. Mittels neuester MRT-Sequenzen zur schnellen
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Abb. 17.12. Ti-gewichtete MR-Aufnahme eines 22-jihrigen Mannes nach Kon-
trastmittelgabe. Die Pfeile markieren das OO des Schienbeins

Online-Temperaturmessung konnte die minial-invasive Laserbehandlung und
der Koagulationsprozess kontrolliert werden.

17.3.1 Experimenteller Aufbau

Um die Punktierung des Nidus zu vereinfachen und die prézise Faserplatzie-
rung zu gewihrleisten wurde ein neues, MR-kompatibles Punktionssystem
entwickelt (Abb.17.13). Der duBere Ring erméglicht Punktierungen in der
transversalen Ebene in 5-Grad-Schritten. Fiir die In-vitro-Untersuchungen
wurden Schafoberschenkelknochen benutzt.

Abb. 17.13. Punktionssystem. Der Ring ermoglicht die prazise Fiihrung der Punk-
tionsnadel in der transversalen Ebene in Schritten von 5°
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Laser fibre

Abb. 17.14. Experimenteller Aufbau zur der Knochenkoagulation mit dem
Ho:YAG-Laser

Mit Hilfe eines pneumatischen Bohrers wurden 2—-3 Locher (2,1 mm Durch-
messer) in die kortikale Substanz des Oberschenkelknochens gebohrt. Diese
Locher wurden dann mit spongiosem Knochen vom Kopf des Femur gefiillt
und somit ein kiinstlicher Nidus geschaffen. Locher fiir die fluoroptische Tem-
peratursonde wurden rechtwinklig zum kiinstlichen Tumor gebohrt, sodass
das distale Ende der Sonde wenige mm vom Tumor entfernt plaziert wer-
den konnte. Die Gewebeprobe wurde dann auf dem MR-Tisch fixiert und der
Nidus mit Hilfe einer Handspule prézise lokalisiert.

Der erste Laser, der fiir Knochenkoagulation ausgew#hlt wurde, war der
Ho:YAG-Laser (A = 2120nm), der auch fiir die Laserhemiepiphysiodese be-
nutzt wurde (s. Kap.17.2). Abbildung 17.14 zeigt den experimentellen Auf-
bau. Die Laserfaser wurde in die erste Bohrung 3-4 mm innerhalb des kor-
tikalen Knochens eingefiihrt. Fiberoptische Priifspitzen wurden in den Boh-
rungen in Absténden von 5, 10 und 15 mm angebracht. Der Laser wurde dann
fiir 60 s eingeschaltet und die Temperaturverteilung mit einem fluoroptischen
Faserthermometer gemessen. Angefangen mit einer Impulsenergie von 500 mJ
und einer Wiederholrate von 10 Hz, wurde die Pulsenergie in Schritten von
500 mJ bis zu einer maximalen Energie von 1500 mJ erhéht. Um den Einfluss
der Pulsfrequenz herauszufinden, wurde die Behandlung auch mit gleicher
Pulsenergie und Wiederholraten von 5 Hz durchgefiihrt.

Wie in Abb. 17.15 zu sehen ist, iibersteigt die Temperatur sogar bei einer
maximalen Pulsenergie von 1500 mJ 70°C innerhalb einer Region von ungefihr
1cm im Durchmesser nicht. Niedrigere Wiederholraten von 5 Hz zeigten nur
kleine Unterschiede. Tabelle 17.2 ist gibt einen Uberblick iiber die Tempera-
turen, die innerhalb des kortikalen Knochens erreicht wurden.
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Abb. 17.15. Temperaturverteilung wihrend der Laserkoagulation des kortikalen
Knochens mit dem Ho:YAG-Laser. Die Pulsenergie betrug 1000 mJ bei einer Puls-
frequenz von 5 Hz. Der Laser wurde nach 60s abgeschaltet

Tabelle 17.2. Vergleich der Grofle von Knochennekrose in Abhéndigkeit von der
Laserenergie nach der Koagulation mit dem Ho:YAG-Laser

Pulsenergie Widerholsrate Gesamtenergie  Abstand Maximale
vom Faser Temperatur

(mJ) (Hz) () (mm) )
500 10 300 5 65
1500 5 450 5 > 80
1000 10 600 5 60
1500 10 900 5 > 80
1500 10 900 10 50

17.3.2 Histologische Untersuchungen

Nach der Laserkoagulation wurde die Gewebeprobe fiir histologische Unter-
suchung mit Kryomikrotomschnitten vorbereitet, wie Abb.17.16 zeigt. Es
wurde beachtet, dass die Koagulation des Knochengewebes von der starken
Karbonisation sogar bei der niedrigeren Impulsenergie begleitet wird. Dieses
liegt an hoher Impulsenergie von Ho:YAG-Laser und physikalischen Eigen-
schaften des kortikalen Knochens (s. Kap.17.2.1). Laserimpulse liefern eine
betréchtliche Menge Energie innerhalb eines kleinen Gewebevolumens (ther-
mische Durchgrifftiefe ~ 250 um), die in die Warme durch die Schwingungs-
und Rotationsenergiezusténde der Wassermolekiile umgewandelt wird. Diese
fiihrt zu einer plotzlichen Verdampfung des Wassers innerhalb des Gewebes,
was in Mikroexplosionen resultiert, die auch Gewebefragmente mit hoher
kinetischen Energie ausstofien.
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Abb. 17.16. Kryomikrotomschnitt nach der Koagulation mit dem Ho:YAG-Laser.
Laserparameter (von links nach rechts): 500mJ bei 10Hz, 1500mJ bei 10Hz,
1000 mJ bei 10 Hz und 1000 mJ bei 5 Hz. Die Pfeile zeigen Risse durch Verschmelzen
und Rekristallisierung der Knochenmatrix

17.3.3 Knochenkoagulation mit dem Nd:YAG-Laser

Als zweiter Laser kam ein leistungsfihiges Nd:YAG-Lasersystem (A =
1064 nm) zum Einsatz. Das System arbeitet im kontinierlichem Betrieb (cw)
mit maximaler Ausgangsenergie von 28 W (TEMgp). Insgesamt wurden fiinf
Messungen mit der Gesamtenergie von 360-2000J durchgefiihrt (s. Ta-
belle 17.3).

In Abb.17.17 wurde die anféingliche Laserleistung auf 4 W gesetzt und
nach 180s auf 7W fiir weitere 180s, was zu einer Gesamtenergiedeposition
von 2000 J fithrte. Ein interessantes Ergebnis der Temperaturmessung ist der
Unterschied in der Temperatur entlang der Knochenachse verglichen mit der
lateralen Richtung. Abbildung 17.17 zeigt, dass der Temperaturanstieg in
lateraler Richtung zweimal hoher als in axialer Richtung war. Dies liegt an

Tabelle 17.3. Vergleich der Kochennekrose mit applizierter Laserleistung

Gesamtenergie Laserleistung Abstand zur Faser Maximaltemperatur

() W) (mm) °C
360 2 3,5 (lateral) 63
360 2 5,5 (lateral) 54
400 2,25 5 (lateral) 64
450 2,5 3 (axial) 76
500 2,8 4,5 (lateral) 58
2000 7 (4) 4 (axial) > 80
2000 7 (4) 5 (lateral) 62

2000 7 (4) 9 (lateral) 62
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Abb. 17.17. Temperatur wihrend der Laserkoagulation mit einem Nd:YAG-Laser.
Die Laserleistung wurde bei einer Gesamtenergie von 2000 J von 4 W auf 7 W erhoht

der Struktur des kortikalen Knochen. Diese Struktur fithrt zur Vorzugsdif-
fusion entlang der Knochenachse. Temperaturmessungen mit dem fluoropti-
schen Thermometer sind jedoch auf 80°C begrenzt, wodurch die Maximal-
werte nicht genau bestimmt werden kénnen.

Tabelle 17.3 zeigt, dass eine Applikation von 360 J mit dem Nd:YAG-Laser
die Knochenzellen auf mehr als 50°C innerhalb eines Abstands von 5,5 mm
von der Laserfaser erhitzen kann. Bei einer Gesamtenergie von 2000 J erreicht
die Grofle der Gewebekoagulation mehr als 9 mm, also kénnen Tumorgréfien
bis 2 cm behandelt werden.

Histologische Untersuchungen der Gewebeprobe nach der Bestrahlung mit
dem Nd:YAG-Laser zeigen keine Karbonisation (Abb. 17.18), selbst nach Ap-
plikation von 2000 J.

Diese Resultate implizieren die Uberlegenheit des Nd:YAG-Laser gegen-
iiber dem Ho:YAG-Laser in Bezug auf LITT bei Knochengewebe, denn Kar-
bonisation ist nicht aufgetreten. Dies erlaubt eine tiefere und schnellere Pene-
tration der Laserstrahlung ins Gewebe und dadurch in gréfilere Koagula-
tionsvolumina.

17.3.4 Knochenkoagulation mit dem Diodenlaser

Das dritte untersuchte Lasersystem war ein Diodenlaser (A = 940nm) mit
einer maximalen Ausgangsleistung von 50 W. Der Laser ist ein kompaktes
Turnkey-System fiir klinische Anwendungen. Durch seine Wellenléinge von
940 nm ist die Laser-Gewebe-Wechselwirkung vorwiegend thermisch.



Abb. 17.18. Schnitt nach Koagulation mit dem Nd:YAG-Laser. Applizierte Ge-
samtenergie war 2000 J

Im Standardmodus kann die Ausgangsleistung von 1-50 W in 1-W-Schrit-
ten erhoht werden. Der Laser ist mit einem speziellen Lightguide-Protecting-
System (LPS) ausgestattet, welches das Fluoreszenzlicht detektiert, das bei
der Karbonisation von Gewebe entsteht und deshlab einen einfachen Schutz
gegen Karbonisation gewéhrt. Der Versuchsaufbau war analog zu den be-
reits erwéhnten Lasersystemen. Eine Analyse der Temperatur wihrend der
Laserkoagulation mit dem Diodenlaser ist in Abb. 17.19 dargestellt. Die LITT
von Knochengewebe mit dem Diodenlaser ist fiir eine maximale Tumorgréfie
bis 2 cm Durchmesser sinnvoll. Dies ist vergleichbar mit der Koagulation mit
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Abb. 17.19. Temperatur wéhrend der Laserkoagulation des kortikalen Knochens
mit dem Diodenlaser. Die Laserleistung betrug 10 W bei einer Gesamtenergie von
900 J
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Tabelle 17.4. Vergleich der Knochennekrose nach applizierter Laserenergie mit
dem Diodenlaser

Gesamtenergie Laserleistung Abstand zur Faser Maximaltemperatur

() (W) (mm) °C
380 7 5 50
500 5 5 48
720 12 8 60
900 10 10 62

h A

Abb. 17.20. Kryomikrotomschnitt nach Koagulation mit dem Diodenlaser. Die
applizierte Gesamtenergie betrug 900J (10 W)

dem Nd:YAG-Laser. Die applizierte Gesamtenergie war jedoch nur halb so
grof.

Wie der Nd:YAG-Laser erlaubt der Diodenlaser die Koagulation von Tu-
morgroflen bis 2cm Durchmesser bei einer Gesamtenergie von weniger als
1000J. Abbildung 17.20 zeigt den Kryotomschnitt nach Bestrahlung mit
900J (10 W) mit dem Diodenlaser. Die Karbonisation war auf ein Gebiet
von 2-3mm begrenzt.

17.3.5 Online-MRI-Temperaturkontrolle
wihrend Laserkoagulation von Knochengewebe

Durch eine Platzierung von Temperaturfithlern an diskreten Punkten erhilt
man nur unzureichende Informationen iiber die Temperaturverteilung im Tu-
mor. Genaue Informationen sind jedoch von grofier Wichtigkeit, denn Tu-
morzellen kénnen an ,,cold spots“ iiberleben, und gesundes Gewebe kann an
»hot spots® geschédigt werden.

Die Temperaturabhéngigkeit verschiedener physikalischer Parameter, die
das MR Bild beeinflussen, kann als nichtinvasive Methode zur Temperatur-
iiberwachung verwendet werden [1,5,22,23,27,29,31]. Drei verschiedene An-
sitze zur MR-Thermometrie sind derzeit verfiigbar:
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e die Temperaturabhingigkeit der Spin-Gitter-Relaxationszeit 17,

e die Temperaturabhiingigkeit der Protonenresonanzfrequenz (PRF oder
»chemical shift*) und

e die Temperaturabhéngigkeit des Diffusionskoeffizienten D.

Alle drei Methoden wurden zur Feststellung der Anwendbarkeit wihrend der
Laserkoagulation von Knochengewebe untersucht.

Nach der Untersuchung der drei Lasersysteme hat sich der Ho: YAG-Laser
als ungiinstig fiir die Laserknochenkoagulation wegen intensiver Verkohlung
erwiesen. Der Nd:YAG-Laser ist kein Turnkey-System und erfordert die In-
stallation einer Spannungsversorgung und einer Wasserkiihlung, die am MRT-
Scanner nicht zur Verfiigung standen. Deshalb wurde nur der Diodenlaser
unter Online-MRT-Temperaturkontrolle eingesetzt.

Experimenteller Aufbau. Alle Experimente wurden mit einem 1,5-T-
supraleitenden Ganzkorperscanner (Magnetom Vision, Siemens AG, Deutsch-
land) am Deutschen Krebsforschungszentrum durchgefiihrt. Abbildung 17.21
zeigt den experimentellen Aufbau. Abbildung 17.22 zeigt zwei T}-gewichtete
Scans vor (links) und nach (rechts) Laserkoagulation mit 600J (120s).

Head coil

\ Fluor-optic
fibre

[.aser fibre

Abb. 17.21. Aufbau des Experiments zur Laserkoagulation unter Onlin-MRT-
Temperaturkontrolle mit einem 1,5-T-Scanner und einer Kopfspule zur Signalauf-
nahme. Um die Laserfaser und die fluoroptische Faser vor Bruch zu schiitzen, wur-
den diese in einer Venenverweilkaniile befestigt
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Abb. 17.22. Ti-gewichtete MRT vor (links) und nach (rechts) Laserkoagula-
tion mit 600J (120s). Nach der Applikation des Kontrastmediums erscheint die
Laserlédsion im Knochenmark als eine hypointense Region

Spinechosequenzen sind ungeeignet zur schnellen Temperaturkontrolle mit
Update-Raten von 1-2 s wegen ihrer langen Aufnahmezeit. Deshalb muss eine
schnellere Pulssequenz benutzt werden, die Gradientenechosequenz. Aufler-
dem konnen mit kleinen Flip-Winkeln, Fast-low-angle-shot- (FLASH-)Se-
quenzen durchgefithrt werden. Mit kurzen Wiederholraten, TR (Turbo-
FLASH) und den neuesten ultraschnellen Gradientensystemen kénnen die
Update-Zeiten auf wenige ms reduziert werden.

Ti-Methode. Nach Séttigung mit einem 90-Grad-Puls stellt sich die 13-
Zeit mit variabler Zeitspanne Ty ein, gefolgt von einer FLASH-Sequenz mit
kleinem Flip-Winkel (10-15°) und wird deshalb Séttingungswiederherstel-
lung TurboFLASH (SRTF) [12] genannt. Nach einer anfinglichen Tempe-
ratur Tp ist die Magnetisierung gegeben durch [6]

S(TO) = Soo<TO) [1 - exp{_Trec/TI<TO)}] . (171)

Soo(Tp)! enthilt die Gleichgewichtsmagnetisierung, die nach dem Curie-Ge-
setz proportional zu 1/T ist, woraus folgt

Soo(Th)

See(To + AT) = =25

(17.2)

! Der Index oo driickt aus, dass nach einer ausreichend langen Zeitspanne die lon-
gitudinale Magnetisierung ihren Ursprungswert erreicht hat — Gleichgewichts-
magnetisierung.
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Unter der Annahme einer linearen Abhéngigkeit von 77 mit der Temperatur
T (To + AT) = T1(Ty) + mATy ist die Signalintensitidt gegenen durch

1 1= exp{—Trec/(T1(To) + mAT)}
1+ AT/T, 1 — exp{—Tee/T1(To)} '

I II

S(to + AT) = S (Tp) -

(17.3)

Ausdruck I zeigt die Temperaturabhéngigkeit der Gleichgewichtszustands-
magnetisierung. Die Temperaturabhéngigkeit der Relaxationszeit ist gegeben
durch Ausdruck II. Die Wiederherstellungszeit Ty wird gewéhlt, um eine
maximale Temperatursensitivitit zu erreichen. Die gewebeabhéngigen Pa-
rameter T7(Tp) und m = dT} /dT, miissen aus Kalibriermessungen berechnet
werden. Verschiedene SRTF-Sequenzen mit unterschiedlichem T} miissen
fiir jedes Gewebe gemessen werden. Vergleicht man T, mit der Signalamp-
litude nach (17.1) mit einem Least-square-Algorithmus, so erhiilt man den
Mittelwert von T;. Bei Wiederholung bei verschiedenen Temperaturen erhélt
man die Parameter T (Tp) und m = dT}/dTy und dadurch einen Werrt fiir
T, (T).

Vor dem Beginn der Messung wird eine Temperaturtabelle von einem
Referenzbild mit (17.3) bestimmt. Die aktuelle Temperatur wird dann online
mit Update-Zeiten von 2-3s berechnet. Dadurch wird eine quasi Echtzeit-
temperaturkontrolle erreicht.

Wihrend des Experiments wurden SRFT-Bilder fiir die T;-Relaxations-
temperatur mit folgenden Parametern aufgenommen: TR=10,2 ms, TE=4 ms,
Tree = 1100ms, Flip-Winkel=12°, MA=128x128 bei einer gesamten Auf-
nahmezeit von 1.5s. Die rdumliche Auflésung war 1,95 x 1,95 mm?. Die far-
bkodierten Bilder zeigen, dass die Temperatur gegeniiber der Laserfaser 100°C
iiberstieg. Dies stimmt mit den faseroptischen Messungen iiberein, wobei die
maximale Temperatur 130°C erreichte. Das farbkodierte Bild wurde mit einer
Kalibrierung fiir Fettgewebe berechnet und dann dem anatomischen Bild mit
einem 3 x 3 Pixelfilter {iberlagert. Es gibt jedoch ein Problem bei Kalibri-
ertemperaturen jenseits von 65°C, denn Temperaturinderungen korrelieren
nicht linger linear mit Anderungen der T:-Relaxationszeit.

Zusammenfassung

Drei unterschiedliche Lasersysteme (Ho:YAG, Nd:YAG und Laserdiode) wur-
den getestet. Die thermische Koagulation der Knochentumoren war fiir Tu-
moren bis zu 2cm im Durchmesser moglich. Der Diodenlaser zeigte sich als
am besten geeignet fiir zukiinftige In-vivo-Untersuchungen aufgrund der ef-
fektiven Koagulation und der einfachen Handhabung im MRT.
Temperaturmessungen wihrend der Laserkoagulation des kortikalen Kno-
chengewebes mittels Ho:YAG-Laser zeigten, dass wegen seiner hohen Im-
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pulsenergie von 1800 mJ eine starke Karbonisation auftrat. Die hohen Tem-
peraturen haben das Knochenmineral geschmolzen. Wegen starker Karboni-
sation und begrenzter Koagulation von ungefihr 1,2cm im Durchmesser
wurde der Ho:YAG-Laser als ungeeignet fiir Laserkoagulation des kortikalen
Knochens eingestuft.

Die glatten Lichtfasern erwiesen sich wéhrend der Experimente als leis-

tungsfahig und zuverlissig. Die Anwendung von LITT-Fasern mit einer Dif-
fusorspitze war wegen der geringen Tumorgréfie nicht nétig. Diese Fasern sind
zudem zerbrechlich und benétigen zusétzliche Kiihlung.
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18 Stereotaktische Laserneurochirurgie

K. Greger, J. Bille, W. Schlegel, V. Sturm

Behandlungsverfahren fiir Hirntumoren sind heute iiblicherweise die neu-
rochirurgische Resektion oder die Strahlenbehandlung [11]. Obwohl durch die
Entwicklung mikroneurochirurgischer Methoden wesentliche Verbesserungen
in der operativen Tumorbehandlung erzielt wurden, sind viele Operationen
noch immer mit einer erheblichen Traumatisierung gesunden Hirngewebes
belastet. Dies fiihrt oft zu schweren, zum Teil irreversiblen Nebenwirkungen
wie Lahmungen, Seh- oder Horstorungen, Sprachstérungen oder physischen
und mentalen Beeintréachtigungen. Tiefliegende Hirntumoren lassen sich meist
nur teilweise oder gar nicht entfernen. Bei der Strahlenbehandlung werden bei
zu hoher Belastung strahlensensible Hirnareale geschidigt. Dariiber hinaus
fithren die toxischen Wirkungen des im Gehirn verbleibenden, abgettteten
Tumormaterials zu starken Nebenwirkungen.

Als Alternative zur herkémmlichen Chirurgie oder Strahlentherapie kon-
nen Hirntumoren auch mit Laserstrahlung behandelt werden. Dabei kommen
zur Zeit lediglich thermisch wirkende Laser (Nd:YAG [12], CO2 [7]) zum
Einsatz. Deren Energie fiihrt zur Erwérmung und bei Temperaturen von iiber
60°C zur Denaturierung (Nd:YAG-Laser) oder zur Verdampfung (CO-Laser)
des bestrahlten Gewebes. Da das Tumorgewebe nicht abgetragen, sondern nur
koaguliert wird, bleibt eine Traumatisierung unvermeidbar, da der abgetotete
Tumor ein grofes Volumen einnimmt.

Eine zusétzliche Schwierigkeit bereitet die exakte Dosierung der deponier-
ten Energie, da durch thermische Diffusion auch benachbartes gesundes Ge-
webe geschidigt werden kann. Entscheidend fiir die thermische Diffusions-
linge ist zum einen die Bestrahlungszeit, also Pulsdauer und Repetitions-
rate des Lasers, sowie die Diffusivitdt, die wiederum von der thermischen
Leitfahigkeit, der spezifischen Wirme und der Dichte des Gewebes abhéngt.
Da die Wérmediffusion in alle Raumrichtungen gleichermaflen erfolgt, er-
scheint eine prizise Koagulation ausschliefSlich des Tumorgewebes selbst bei
genauer Kenntnis der optischen und thermischen Gewebeeigenschaften un-
moglich.

Es wurde daher versucht, diesen Problemen mit einem neuen Ansatz der
Laserablation zu begegnen. Laserpulse mit einer Dauer von einigen Pikose-
kunden (ca. 30 ps) haben einen photodisruptiven Ablationsprozess zur Folge.
Somit wird bestrahltes Gewebe ,kalt“ abgetragen, sodass es zu einer viel
geringeren thermischen Belastung von benachbarten Arealen kommt [4,9].
Dabei lésst sich das Tumorgewebe in Schritten von einigen pm sehr schonend
und prézise abtragen. Wéhrend in den vergangenen 30 Jahren nur thermisch
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Abb. 18.1. Dreidimensionale Computergraphik zur Lokalisation eines Tumors re-
lativ zum Schédel des Patienten. Die Darstellung ist aus CT- und MRT-Bilddaten
abgeleitet

wirkende Laser in der Medizin zum Einsatz kamen, soll jetzt erstmals ein
Lasertyp der neuesten Generation in der Neurochirurgie eingesetzt werden:
der diodengepumpte Pikosekundenfestkorperlaser.

Die Moglichkeiten dieser neuen Entwicklungen sind nur durch Kombi-
nation moderner Lasertechnik mit stereotaktischen Lokalisations-, Therapie-
planungs- und Operationsverfahren voll ausschépfbar. (Bei stereotaktischen
Methoden wird ein Hirnareal gezielt punktformig behandelt.) Auf der Basis
dreidimensionaler Bilddaten, die sich mit Hilfe der Kernspin- (NMR) und
Computertomographie (CT) gewinnen lassen, gelingt es heute, die Lage des
Tumors innerhalb des Gehirns mit hoher Genauigkeit anzugeben (Abb. 18.1).
Um tiefliegende Tumoren fiir den Laserstrahl zugéinglich zu machen, wird als
Strahlfithrungssystem eine scannende Strahlsonde entwickelt, die sich in das
vorhandene stereotaktische Operationssystem integrieren ldsst (Abb.18.2).
Die Positionierung der Strahlsonde im Tumor erfolgt iiber ein stereotakti-
sches Gelenksystem, wobei die Fithrung der Sonde auf der Auswertung kern-
spintomographischer Bilder basiert. Der Operationsfortschritt wird durch
geeignete bildgebende Verfahren in Echtzeit iiberwacht. Das Gesamtsystem
zeigt schematisch Abb. 18.3.

Unser erstes Ziel des klinischen Einsatzes ist die Anwendung der stereo-
taktischen Lasertechnik als unterstiitzendes Therapieverfahren. Dabei soll der
durch Bestrahlung mit hoher Dosisleistung nekrotisierte, massive Tumor vom
Laserstrahl ablatiert und die Fragmente aus dem Gehirn durch Absaugver-
fahren entfernt werden. Fiir eine spéitere Phase ist geplant, ohne vorherige
Strahlenbehandlung den Tumor ausschliefllich mittels der Laserablation zu
entfernen. Dabei wird bei bosartigen Tumoren zusétzlich eine Ganzhirnbe-
strahlung kleiner Dosisleistung zur Behandlung diffuser tumoréser Infiltrie-
rungen des gesunden Gehirns erfolgen.
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Abb. 18.2. Prototyp der stereotaktischen Strahlsonde
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Abb. 18.3. Gesamtsystem zur stereotaktischen Laserneurochirurgie. Die Strahl-
sonde ist in das stereotaktische Zielsystem integriert [6]
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18.1 Stereotaktische Bestrahlungstechniken

In den letzten Jahren hat sich als Standardtherapie fiir nichtoperable Hirntu-
moren die stereotaktische Strahlentherapie etabliert. In Zusammenarbeit von
Neuroonkologen der Universitdt Koln und Medizinphysikern des Deutschen
Krebsforschungszentrums (DKFZ) wurde seit 1979 in Heidelberg diese an sich
schon 35 Jahre alte Therapiemethode zu neuer Bliite gebracht: Stereotaktisch
nehmen die Arzte das Krebsgewebe unter Strahlbeschuss. Gesundes Gewebe
bleibt dabei weitgehend verschont, ein Computer passt die Strahlungsfelder
moglichst exakt dem Tumorvolumen an.

Fiir die Planung der stereotaktischen Strahlentherapie wurde ein Pro-
grammsystem entwickelt, mit dessen Hilfe sich Zielvolumina und Lage der
Risikoorgane auf der Grundlage von CT-Bildern rdaumlich bestimmen lassen.
Neben der Berechnung von raumlichen Dosisverteilungen (Abb. 18.4) wurden
in diesem Programmsystem Mdoglichkeiten der Berechnung nichtkoplanarer,
irregular geformter und dynamischer Strahlenfelder implementiert. Aufer-
dem rekonstruieren die Programme beliebige Schnittebenen und stellen die
Oberflichen von Organen und Isodosenflachen dar. Dies ermdglicht eine prob-
lemangepasste Veranschaulichung der Dosisverteilung. Besonderer Wert
wurde auf die quantitative Bewertung von dreidimensionalen Therapieplénen
in Form von Dosisvolumenhistogrammen gelegt.

Fiir die Planung der dreidimensionalen stereotaktischen Konvergenzbe-
strahlung wurden Programmsysteme mit einem zeitoptimierten Dosisberech-
nungsalgorithmus und der M6glichkeit einer genauen Isozentrumslokalisation
im stereotaktische Koodinatensystem entwickelt. Das Programm erlaubt es,

Length {mm)
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Abb. 18.4. Computersimulation der Dosis bei der Bestrahlung eines Hirntumors
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die dreidimensionale Strahlendosisverteilung einer nichtkoplanaren Pendelbe-
strahlung zu berechnen und darzustellen, wobei sich die Lage des Isozentrums
der Bestrahlung mit einer Genauigkeit von ca. 1 mm berechnen und mit Hilfe
des stereotaktischen Zielgerdts am Beschleuniger einstellen lésst.

Fiir die stereotaktisch gefiihrte, interstitielle Hirntumortherapie wurde ein
Programm zur Implantation radioaktiver Jod-125-Stédbchen, sog. Seeds, und
zur Berechnung und Darstellung der dreidimensionalen Dosisverteilungen
entwickelt. Hierin ist erstmals eine automatische Optimierung der Aktivititen
und Positionen vorgesehen, die eine optimale Anpassung eines bestimmten
Dosiswertes an die Oberfliche des Zielvolumens gestattet. Der praktische
Einsatz des Optimierungsverfahrens hat zu einer drastischen Reduktion der
Planungszeiten gefiihrt.

18.1.1 Stereotaxie

Zwei Arbeitsgruppen am DKFZ in Heidelberg und an der Universitéit Koln
beschéftigen sich seit iiber 10 Jahren mit der Planung und Durchfithrung
stereotaktischer Diagnose- und Therapieverfahren. In diesem Zusammenhang
wurden auch Computerverfahren fiir die stereotaktische Konvergenzbestrah-
lung und fiir die interstitielle stereotaktisch gefiihrte Strahlentherapie ent-
wickelt.

Am Schidel des Patienten wird unverriickbar ein stereotaktischer Grund-
ring befestigt (Abb.18.6). An ihm koénnen sowohl Messphantome fiir com-
puter- und kernspintomographische Untersuchungen als auch Zielsysteme zur
hochprézisen Fiihrung beliebiger Sonden fixiert werden. Der Grundring dient
als Referenz fiir ein Koordinatensystem, in dem sich Zielpunkt und Zielvo-
lumina, die auf vorausgegangene CT- und NMR-Untersuchungen basieren,
zwei- und dreidimensional lokalisieren und mit duflerster Prézision auf exakt
vorausberechnetem Wege erreichen lassen (Abb. 18.5). Die Genauigkeit liegt
im Bereich von wenigen Zehntelmillimetern.

Abb. 18.5. Computersimulation zur interaktiven Optimierung des Zugangswegs
der Gehirnsonde schon vor der Operation
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Abb. 18.6. Patient mit stereotaktischem Ring aus Kohlefaser. Auf dem Grundring
ist das Zielsystem montiert

Die am DKFZ entwickelten Verfahren wurden von der Arbeitsgruppe
von V. Sturm, Abteilung fiir Stereotaxie und funktionelle Neurochirurgie der
Universitdt Koln, routineméflig und erfolgreich in der Hirntumorbehandlung
eingesetzt.

18.2 Laserneurochirurgie

18.2.1 Laserlichtquellen

Fiir die grundlegenden Untersuchungen zur Wechselwirkung zwischen Laser-
licht und Hirngewebe wurden am Institut fiir Angewandte Physik in Heidel-
berg zwei Lasersysteme, ein Er:YAG- sowie ein Nd:YLF-Laser, eingesetzt.
Der Er:YAG-Laser ist ein Festkorperlaser, bei dem in dem Wirtskristall
YAG- (Yttrium-Aluminium-Granat-)Er3*-Tonen eindotiert sind. Der Laser
emittiert im mittleren Infrarot bei einer Wellenléinge von 2,94 pm. Die Puls-
dauern liegen zwischen 10 us (freilaufend) und 100ns (im Q-switch-Betrieb).
Als Pulskompressor kann ein elektrooptischer LINbO3-Kristall eingesetzt wer-
den. Repetitionsraten bis 10 Hz sind moglich. Bei einer Pulsenergie von 10 mJ
und einer Fokusgréfie von 50 um ergibt sich eine Energiedichte von 100 J /cm?.
Bei einer Pulsdauer von 100ns entspricht dies einer Leistungsdichte von
109 W/cm?. Die Eindringtiefe dieses Lasers in wasserhaltiges Gewebe betriigt
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nur ca. 2um pro Puls, da die Laserstrahlung unmittelbar an die Vibrations-
und Rotationsbanden des HyO-Molekiils ankoppelt und somit effektiv ab-
sorbiert wird.

AuBlerdem wurde ein komplettes Nd:YLF-Lasersystem, bestehend aus
einem Oszillator und einem regenerativen Verstérker, aufgebaut. Dieses Sys-
tem ist in Abb. 18.7 schematisch dargestellt. Laseraktives Material im Os-
zillator, wie im regenerativen Verstérker, ist ein Yttrium-Lithium-Fluorid-
Wirtskristall, der zu 1,5% mit Nd3t-Tonen dotiert ist. Im Oszillator wer-
den durch aktive Modenkopplung mittels eines akustooptischen Modulators
Lichtpulse mit der Dauer von einigen ps und Energien von ca. 0,2 nJ erzeugt.
Der zweite Strahlarm wird iiber einige Umlenkspiegel in den regenerativen
Verstérker eingespeist, in dem durch zeitlich genau abgestimmtes Schalten
einer LiNbOs-Pockel-Zelle einzelne Pulse mit einstellbarer Repetitionsrate
(bis 2kHz) eingefangen werden (seeding). Diese Pulse werden nach etwa 100
Umlsiufen um einen Faktor 5 x 10° auf ca. 1mJ verstirkt und schlieBlich
wieder iiber die als Polarisationsschalter wirkende Pockel-Zelle ausgekoppelt
(dumping). Dieses System emittiert Laserpulse mit 15ps Pulslinge, 1mJ
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Abb. 18.7. Schematischer Aufbau des Nd:YLF-Lasersystems. LD Diodenlaser, FO
Fokussierungsoptik, BF Brewster-Filter, AOM Akustooptischer Modulator, RS1
Ausgangskoppler (10% Transmission), BS Strahlteiler, A/2: \/2-Plidttchen, P Po-
larisator, \/4: \/4-Plittchen, PZ Pockel-Zelle, RS Resonatorspiegel. Pikosekunden-
pulse werden im Oszillator erzeugt (oben), im regenerativen Verstéirker verstérkt
(unten) und in die Anwendungseinheit eingekoppelt
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Pulsenergie und variabler Wiederholrate, von Einzelschuss bis zu 2kHz. Bei
einer Fokusgréfie von 50 pm Durchmesser lassen sich Spitzenleistungsdichten
von ca. 1013 W/cm? bzw. Energiedichten von ca. 100J/cm? pro Puls er-
reichen. Dieser Wert liegt deutlich iiber dem Schwellenwert fiir die Abla-
tion von Gewebe, der weitgehend unabhingig von der Art des Gewebes bei
Pikosekundenpulsen bei ca. 1J/cm? liegt.

Mit Hilfe zweier nichtlinearer BBO-Kristalle lassen sich durch Frequenz-
verdopplung bzw. -vervierfachung der urspriinglichen Laserwellenldnge auch
Pikosekundenpulse hoher Leistungsdichte im griinen bzw. im UV-Bereich
erzeugen. Bisher wurden bereits 100 uJ-Pulse bei 527nm und 10 pJ-Pulse
bei 266 nm erzeugt und fiir die Gewebeablation eingesetzt.

Der Mechanismus der Gewebesablation mit Pikosekundenlaserpulsen kann
durch das Modell der plasmainduzierten Ablation beschrieben werden: Im
Laserfokus erzeugt die extrem hohe Leistungsdichte (iiber 1012 W/cm?) so
starke elektrische Felder (iiber 105V /cm), dass ein Mikrosplasma generiert
wird und ein dielektrischer Durchbruch zur explosionsartigen Verdampfung
des Gewebes fiihrt [9].

18.2.2 Laserablation von Hirngewebe

Auf dem Gebiet der Laserablation von Hirngewebe fiihrte unsere Arbeits-
gruppe Voruntersuchungen durch [3]. Dazu wurden frische Rinderhirnproben
auf einem computergesteuerten Tisch angebracht und ausgewéhlte Ablations-
raster abgefahren. Nach der Bestrahlung wurden die Proben fiir die Histologie
bzw. Rasterelektronenmikroskopie préapariert. Um die Tiefenwirkung einzel-
ner Pulse zu bestimmen, wurde die Schrittweite zwischen zwei aufeinanderfol-
genden Laserschiissen entsprechend der Fokusgréfie auf 25 pm eingestellt. Ab-
bildung 18.8 zeigt die Ablationskurven (Ablationstiefe gegen Pulsenergie) fiir
den freilaufenden Er:YAG-Laser sowie fiir das Nd:YLF-Pikosekundenlaser-
system. Das mit einem Er:YAG-Puls abgetragene Volumen ist deutlich grofer,

o

V)

T T L} 1 T
200 4 weisse Substonz [ J & weisse Substonz
O groue Substonz f 61 O groue Substanz 3} 4

g ] = |
3 J
~ 150 ] E [
P ]
k) { ] S4r -
" 1 - T
£ 0of . ‘§ L
3 | ] 5,0
o ] S 2F B
< sof { ] 27

0 1 1 I I I ] D‘...I...I...I...I

0 100 200 300 400 500 600 ] 20 40 60 a0 100

Pulsenergie /uJd Pulserergie [mJ]

Abb. 18.8. Ablationskurven fiir (a) den Nd:YLF- und (b) den Er:YAG-Laser
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Abb. 18.9. SEM-Aufnahme einer mit dem Nd:YLF-Laser bestrahlten Gewebe-
probe

jedoch ist hier die Repetitionsrate im Gegensatz zum Nd:YLF-Laser (bis
2kHz) auf maximal 10 Hz begrenzt.

Um die Einsatzfihigkeit des Nd:YLF-Lasers in der funktionellen Neu-
rochirurgie (gezielte Ausschaltung von kleineren lokalisierten Hirnarealen) zu
demonstrieren, wurden auch gréflere Volumina ablatiert. Die Rasterelektro-
nenmikroskopieaufnahmen zeigen eine innerhalb von 2 min abgetragene tiefe
Furche (Volumen ca. 1 mm?) (Abb. 18.9). Eine erhebliche Steigerung der Ef-
fektivitdt des Ablationsprozesses (Abtragungsgeschwindigkeit) ist durch eine
bessere Ausnutzung der hohen Repetitionsrate des regenerativen Verstérkers
moglich. Die Aufnahme verdeutlicht die gute Qualitéit der Ablationskanten.
Die an der oberen Kante sichtbaren Verdnderungen sind nur oberflichlicher
Natur, es handelt sich um Ablagerungen von abgetragenem Material.

Die Verletzungen des Gewebes wurden anhand von histologischen Un-
tersuchungen bewertet. Dazu wurden mit dem Mikrotom wenige um dicke
Proben geschnitten und mit Farbstoffen angeférbt. Es zeigt sich die hervorra-
gende Qualitdt der mit dem Nd:YLF-Lasersystem durchgefithrten Schnitte.
Es lieBen sich keine Anzeichen fiir thermische Effekte (Karbonisation oder
Koagulationszonen) beobachten. Erwartungsgemés fiel die Begutachtung der
Er:YAG-Proben weniger positiv aus; hier zeigten sich Koagulationszonen von
ca. 50 um. Dies ist auf die ldngeren Pulsdauern von einigen 100 us zuriick-
zufiihren.

Dariiber hinaus wurden auch erste Messungen mit Pikosekundenpulsen
bei anderen Wellenldngen durchgefiihrt (1,68, 2,92, 0,527, 0,355 und
0,266 um). Die Strahlung bei 0,527 wm und 0,266 um erhélt man durch Fre-
quenzverdopplung bzw. -vervierfachung der urspriinglichen Nd:YLF-Laser-
wellenldnge. Experimente bei anderen Wellenldngen konnten mit der freund-
lichen Unterstiitzung von H.J. Krause und W. Daum am Forschungszent-
rum Jiilich durchgefiihrt werden [8]. Die histologischen Ergebnisse dieser Un-
tersuchungen sind ebenso positiv: Thermische Effekte spielen bei der Be-
strahlung mit Pikosekundenpulsen, unabhingig von der jeweiligen Wellen-
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linge, keine Rolle. Der Abtragungsprozess ist bei Pulsen mit hoherenerge-
tischen Photonen effektiver, was sich auf eine verstirkte Erzeugung von freien
Elektronen, die zur Plasmaziindung erforderlich sind, zuriickfithren ldsst.

18.2.3 Stereotaktische Lasersonde

Mittlerweile gibt es erste Entwicklungsarbeiten zur Realisierung einer stereo-
taktischen Strahlsonde, mit deren Hilfe sowohl ein diagnostischer als auch ein
ablatierender Laserstrahl in das Gehirn eingekoppelt werden. In Abb. 18.10a
ist das Strahlfithrungssystem mit den optischen Komponenten zur Fokussie-
rung und Strahlumlenkung schematisch dargestellt. Die Fokusgrofie betréigt
bei einer Wellenldnge von 1,053 um ca. 50 pm. Durch Translation in z-Rich-
tung und Rotation der Sonde wird mit dem Fokus ein Zylindermantel abge-
tastet (Abb. 18.10d), dessen Radius sich durch computergesteuertes Verschie-
ben der Linse sukzessive vergroflern lasst. Damit kann man das Zielvolumen
in scheibenférmigen Teilbereichen mit einem Durchmesser von bis zu 60 mm
abtragen (Abb. 18.10c).

In die Sonde sind miniaturisierte Spiil- und Absaugsysteme integriert,
die eine Verschmutzung der optischen Flachen mit Ablationsprodukten ver-
hindern. Dies ldsst sich mit einem integrierten Spiilsystem erreichen, das
den Umlenkspiegel mit einer optisch klaren physiologischen Kochsalzlosung
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Abb. 18.10. Stereotaktische Strahlsonde
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Abb. 18.11. Steuerung des Ablationsprozesses iiber mehrdimensionale Bildgewin-
nung mit Hilfe von CLSM: Konfokales Laserscanmikroskop (Strahlsonde), NMR
Kernspintomographie, CT Roéntgencomputertomographie

benetzt. Hierfiir muss je eine flache Kaniile zum Spiilen und Absaugen in die
Strahlsonde integriert werden. Alternativ hierzu besteht die Moglichkeit, die
Ablationsprodukte durch Unterdruck abzusaugen und die optischen Fliachen
unter Ausnutzung der hierbei enstehenden Stromungen freizuhalten. Welche
der beiden Optionen den Vorzug erhalten wird, soll durch In-vitro-Experi-
mente an Rinderhirn gekldrt werden.

Zur Zeit wird ein Therapieplanungsprogramm entwickelt, das die rdum-
liche Ablationswirkung eines zylindrisch scannenden Laserstrahls mathema-
tisch simuliert und in MR~/CT-Schnittbildern oder dreidimensionalen Com-
putergraphiken visualisiert. In vielen Punkten kann dabei auf analoge Pro-
gramme der stereotaktischen Bestrahlungsplanung zuriickgegriffen werden.

Abbildung 18.11 gibt schematisch die Interaktion der verschiedenen bild-
gebenden Verfahren zur Steuerung des Laserablationsprozesses wieder. Die
Bewegung des Laserscannerkopfes und die Intensitétsvariation und Mischung
von Strahlung mit verschiedenen Wellenléngen erfolgen rechnergesteuert, un-
terliegen jedoch zu jedem Zeitpunkt der interaktiven Kontrolle des behan-
delnden Arztes. Die tomographische und endoskopische Bildinformation sowie
die diagnostische Laserscannerinformation vom Operationsfeld werden auf-
gearbeitet und auf dem Bildschirm fiir den Neurochirurgen dargestellt. Eben-
so wird angestrebt, den zum jeweiligen Zeitpunkt vorliegenden und nach dem
Planungsverfahren zu erwartenden Abtragungszustand vergleichend auf dem
Bildschirm des Rechners darzustellen.

18.2.4 Eine zukiinftige Strategie

Auf der Basis der hier vorgestellten Untersuchungen wollen wir eine Vorschrift
fiir ein ,ideales” neurochirurgisches Lasersystem fiir eine zukiinftige klini-
sche Anwendung entwickeln. Dabei sollen insbesondere die Anforderungen
an die Ausgangsleistung des Lasersystems fiir verschiedene funktionelle und
tumortherapeutische chirurgische Eingriffe ermittelt werden. Dariiber hin-
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Abb. 18.12. Gesamtstrategie zur Laserabtragung eines Tumors

aus ist geplant, in interdisziplindrer Zusammenarbeit die Frage kontroverser
ZielgroBen, maximaler Abtragungsrate und/oder maximaler Gewebescho-
nung, zu klaren. Es wird erwartet, dass lasermedizinische Gerétehersteller
fiir die Abtragung kleinerer Hirngewebevolumina von bis zu 200 mm? in ab-
sehbarer Zeit Lasersysteme mit &uflerst schonender Gewebeabtragung fiir die
klinische Anwendung anbieten konnen. Fiir das Abtragen massiver Hirntu-
moren von bis zu 20 cm® konnte sich eine Geritekonfiguration mit verschiede-
nen Laserlichtquellen unterschiedlicher Gewebeabtragungscharakteristika als
wirtschaftlich erweisen.

Abbildung 18.12 stellt schematisch eine Gesamtstrategie zur Laserabtra-
gung eines Tumors dar. Der Tumorkern wird mit einem kommerziell erh&lt-
lichen, hocheffektiven Er:YAG-Laser abgetragen. Die bekannten Koagula-
tions- und thermischen Schidigungseffekte des Er:YAG-Lasers schlielen je-
doch die Anwendung dieses Lasers im Randbereich des Tumors (etwa 2-
5mm) aus. Fiir diesen Bereich miissen Laserlichtquellen, wie etwa der
Nd:YLF-Laser, zum Einsatz kommen, die Schadenszonen von weniger als
10 pm im bestrahlten Gewebe aufweisen. Dies erlaubt eine weitgehende Scho-
nung des gesunden Hirngewebes. Im Ablationsgebiet befindliche Blutgefifie
kénnen durch Einkopplung eines thermischen Lasers (z.B. Nd:YAG-Laser)
koaguliert und somit verschlossen werden. Anschliefend werden sie mit dem
ablatierenden Laser abgebaut. Bei groeren Tumoren (ca. 5 cm Durchmesser)
ergibt sich durch diese Integration verschiedener Lasertypen in ein System
eine entscheidende Beschleunigung des Operationsvorgangs.
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18.3 Diagnosesysteme

Die Echtzeitbildgebung erfolgt ebenfalls iiber die beschriebene Sonde. Wih-
rend der Operation liefert ein konfokales Mikroskop ein vollstdndiges Bild
der zylinderformigen Oberfléiche des Hirngewebes (s. Abb. 18.10b). Hierbei
tastet der Strahl des Diagnoselasers die Hirnoberfliche ab (s. Abb. 18.10d).
Die Bildgewinnung ist von grofler Bedeutung, da etwaige Blutgefifle, die bei
der Ablation freigelegt werden, erkannt und koaguliert werden miissen. Bleibt
diese Koagulation aus, so treten Blutungen auf, die schwere Komplikationen
bis hin zum Tod des Patienten nach sich ziehen kénnen. Um einen méoglichst
groflen Kontrast zwischen Geféiflen und umgebendem Hirngewebe zu erhal-
ten, kann ein griiner HeNe-Laser verwendet werden, da dessen Wellenlénge
dem Absorptionsmaximum des Hiémoglobins entspricht. Die Segmentierung
der Gefifle erfolgt iiber digitale Bildverarbeitung. Ein auf morphologischen
Operationen basierendes Verfahren, das eine schnelle und sichere Analyse
gewihrleistet, ist bereits entwickelt und auf &hnlichem Einsatzgebiet, ndmlich
der Differenzierung von Blutgefidfie in der Netzhaut, erfolgreich eingesetzt
worden [10].

In den ersten Ansitzen wird ein Zielvolumen ablatiert, das durch CT
und MR ermittelt wurde. Dabei hat man &hnlich wie bei der herkémm-
lichen Operation das Problem, dass der Rand zwischen Tumor und gesundem
Gewebe schlecht zu bestimmen ist. Man muss eine Sicherheitszone mitab-
latieren, um sicher zu sein, dass der gesammte Tumor entfernt wird. Damit
soll ein Riickfall vermieden werden. Speziell im Gehirn ist die Gefahr sehr
grof}, lebensnotwendige Areale zu beschiadigen. Daher wire eine Moglichkeit
zur zuverlidssigen Abgrenzung des Tumorareals wahrend der Operation ein
grofler Fortschritt.

18.3.1 Fluoreszenzmikroskopie

Ein moglicher Ansatz zur Abgrenzung des Tumorareals ist die Diagnose mit
Hilfe eines in die Sonde integrierten Fluoreszenzmikroskops. Es soll mit ho-
her Zverlassigkeit und Prézision optisch, d.h. nichtinvasiv, die Grenze zwi-
schen gesundem und abzutragendem Tumorgewebe ermitteln. Dies wird je-
doch durch die schlechte optische Qualitidt der Abbildungsoptik erschwert. Es
handelt sich um eine niederapperturige Linse ohne optimierte Abbildungs-
eigenschaften. Durch die relativ schlechte optische Qualitdt der Linse wird
die Diagnose erschwert. Es gibt verschiedene Methoden, um unter diesen
Voraussetzungen Krebs iiber Fluoreszenz zu detektieren.

M. Zenzinger et al. [13] konnten mit einem Laboraufbau, der dem optis-
chen Aufbau der Sonde entspricht, zeigen, dass mit der vorgegebenen Optik
die Detektion von Krebsgewebe iiber konfokale Mikroskopie moglich ist. Es
wird mit einem ArT-Laser der Fluoreszenzfarbstoff angeregt und die emit-
tierte Intensitét iber einen Kantenfilter detektiert. Der konfokale Aufbau in
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Abb. 18.13. Fluoreszenzbild (4500 x 4500 um) einer Zellkultur mit halbseitig
gebundenem Immunofluoreszenzfarbstoff [13]

Verbindung mit der Fluoreszenz ist nétig, um eine geniigend hohe Stoérun-
terdriickung zu erreichen. Dabei wurde ein Immunfluoreszenzfarbstoff be-
nutzt. Hierbei bindet ein Antikérper (AB), der an einen Fluoreszenzfarbstoff
gekoppelt ist, an ein Antigen der Tumorzelle. Abbildung 18.13 zeigt eine Zel-
lkultur, an der auf der oberen Hilfte der Probe spezifische Immunfluoreszen-
zfarbstoffe gebunden haben. Areale mit und ohne Farbstoffbindung sind deut-
lich zu unterscheiden. An geeigneten Antigen—Antikorper-Kombinationen wird
geforscht. Als mogliches Antigen kommt das Protein Tenascin in Frage, das
nur in neoplastischen aber nicht in normalen Zellen vorkommt [2].

Ein weiterer Ansatz ist die Verwendung von Stoffen, die sich in der Tu-
morzelle in Fluoreszenzfarbstoffe umwandeln oder die die Bildung von Fluo-
reszenzfarbstoffen in der Zelle anregen. Solch ein Farbstoff ist z.B. ALA5
(5-aminolevulinic acid), welcher die Bildung von PpIX (protoporphyrin IX)
induziert. Es gibt auch noch Farbstoffe, die sich spezifisch in Tumorzellen
anreichern. Ein Grund hierfiir kann z.B. der gesteigerte Metabolismus vieler
Krebszellen sein. Farbstoffe dieser Art sind i. Allg. jedoch weniger spezifisch
als z.B. Immunfluoreszenzfarbstoffe. Zur Zeit wird lediglich die komplette
Intensitdt der emittierten Fluoreszenzstrahlung erfasst. Damit ist nur das
starke Signal eines exogenen Farbstoffs in hoher Konzentration zu erfassen.

18.3.2 Autofluoreszenz

Das Einbringen koérperfremder Stoffe ist allerdings oft mit unerwiinschten
Nebenwirkungen verbunden. Daher ist es ein Ziel fiir die Zukunft, exogene
Farbstoffe iiberfliissig zu machen, indem man endogene, d.h. korpereigene
Stoffe fiir die Detektion verwendet. Endogene Farbstoffe sind fiir Autofluo-
reszenz verantwortlich, wenn Ubergéinge in zelleigenen Molekiilen angeregt



18 Stereotaktische Laserneurochirurgie 405

10
_— Tumorgewebe

0.8 gesundes Gewebe
o6l
w
g
€ 0.4

0.2

0.0 L L

500 550 600 650

Wellenldange (nm)

Abb. 18.14. Fluoreszenzspektren von gesundem und kanzerogenem Lungengewebe
bei Anregung mit 488 nm [1]

werden. Die Fluoreszenzspektren von gesundem und kanzerogenem Gewebe
unterscheiden sich zum Teil deutlich voneinander (Abb. 18.14). Die Anwen-
dung dieser Farbstoffe wére sicherlich ideal, da keine Fremdsubstanzen mit
eventuellen Nebenwirkungen in den Koérper eingebracht werden miissen. Der
apparative Aufwand erhoht sich jedoch betrachtlich. Es ist jedoch nicht im-
mer moglich, einen geeigneten endogenen Farbstoff fiir jede Anwendung zu
finden. Die meisten verwendeten Farbsoffe sind im Zellgeriist des Gewebes zu
finden oder sind am Stoffwechsel der Zellen beteiligt.

Beim Autofluoreszenzverfahren wird es nétig, nicht nur die gesamte In-
tensitét des Fluoreszenzlichts zu bestimmen, sondern auch das Spektrum zu
untersuchen, um eine sichere Aussage iiber die Gewebeart machen zu kénnen.
Abbildung 18.14 zeigt exemplarisch Spektren von gesundem und kanzero-
genem Lungengewebe. Man sieht, dass sich die Spektren deutlich von einan-
der unterscheiden. Uber die unterschiedliche Form der Spektren sollte eine
zuverldssige Unterscheidung zwischen gesundem und abzutragenden Gewebe
ermoglicht werden. Der apparative Aufwand wird damit natiirlich hoher,
da nicht mehr ein einfacher Photodetektor (Photodiode, Photomultiplier),
sondern ein Spektrograph benétigt wird. Dabel muss man einen geeigneten
Kompromiss zwischen Auflsung und Empfindlichkeit (s. OCSA, Kap. 18.3.3)
finden, da die zur Verfiigung stehende Intensitdt beschrinkt ist. Zum einen
kann das Gehirn nicht mit beliebigen Intensititen bestrahlt werden (damit
das Gewebe nicht geschiidigt wird), und zum anderen lisst die Sondengeome-
trie (s. Abb.18.17) nur die Verwendung einer niederapperturigen Optik zu,
die nur einen kleinen Teil des Fluoreszenzlichts einfangen kann. Es ist notig,
die Auswertung in Echtzeit durchzufiihren, da fiir jeden angefahrenen Punkt
erst das Spektrum analysiert werden muf3; um anhand dessen entscheiden zu
konnen, ob dieser Gewebeabschnitt Krebsgewebe ist und abgetragen werden
muss. An der Entwicklung geeigneter Spekrtometer und der Umsetzung wird
derzeit gearbeitet.
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18.3.3 OCSA

OCSA steht fiir Oligo-Channel Spectrum Analyser. Da bei unsere Anwendung
nur geringe Intensitdten zur Verfiigung stehen, miissen Verfahren gefunden
werden, die eine moglichst optimale Informationsausbeute ermoglichen. Dazu
wird die Anzahl der Kanile eines Spektrometers so weit verringert, dass ger-
ade noch genug spektrale Information vorliegt, um Tumorgewebe von gesun-
dem zu unterscheiden. Durch die Verringerung der Anzahl der Kanile wird
das zur Verfiigung stehende Licht auf weniger Detektoren aufgeteilt. Somit
steht pro Kanal eine deutlich hohere Intensitéit zur Verfiigung. In unserem
aktuellen Versuchen arbeiten wir mit vier Kanilen (im Vergleich wird das
Signal in einem Multichannel Analyser auf 400-600 Kanéle aufgeteilt). Des
weiteren koénnen hochempfindliche PMT (Photo Muliplier Tubes) verwen-
det werden, die eine hohere Empfindlichkeit als CCD aufweisen. Ausgehend
von eigenen Voruntersuchungen [5] und Ergebnissen aus der Literatur [1] mit
Multichannelgerdten kamen wir zu dem Schluf}, dass eine derartige Reduk-
tion zu verwertbaren Diagnosen fithren sollte. Die Spektren in Abb.18.14
zeigen zwar deutliche Unterschiede, die eine Diagnose zulieflen; jedoch sind
wéhrend einer Operation Spektren in dieser Giite schwer zu gewinnen. Zum
einen steht fiir die Aufnahme eines einzelnen Spektrum nur eine sehr kurze
Zeit zur Verfiigung, da idealerweise jeder Punkt vor der Ablation untersucht
wird. Zum anderen sind die optischen Gegebenheiten in der Operationshohle
alles andere als ideal (s. Kap. 18.3.4), d.h. es ist mit niedrigeren Intensitéten
zu rechnen.

Wie bereits erwahnt wird das Gewebe durch die Sonde mittels eines kon-
fokalen Mikroskops untersucht. Dabei fungiert der OCSA (Abb.18.15) als
Punktdetektor im konfokalen Aufbau. Das Pinhole (PH) dient als Eingang in
den OCSA. Eine Linse (L1) parallelisiert den Strahl, der durch das Prisma
spektral zerlegt wird. Der Strahl wird in Abh#&ngigkeit von seiner Wellenldnge
in verschiedene Richtungen abgelenkt. Linse 2 (L2) fokussiert das Licht in

2 o V\_]

PMT Array

Abb. 18.15. Oligo-Channel Spectrum Analyser
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PMT Array

Abb. 18.16. Oligo-Channel Spectrum Analyser

die Detektorebene. Abhéingig von der Wellenldnge trifft das Licht auf den
entsprechenden Detektor.

Wir konnen eine begrenzte Anzahl an Photomultipiern aufgrund ihrer
hohen Sensitivitdt und Geschwindigkeit benutzen. Im Vergleich zu einem
videobasierten System sind deutlich hohere Auslesegeschwindigkeiten mog-
lich. Durch den Einsatz mehrerer Kanile erhilt man deutlich mehr Infor-
mationen verglichen mit einer reinen Detektion der gesamten Fluoreszenzin-
tensitéit. Die Daten (Spannungen) werden in einen Computer mittels einer
DAQ- (Data-AcQuisition-)Karte eingelesen und dort weiterverarbeitet. Hier-
zu werden die Intensitdtsmuster mit Referenzmustern von Referenzgeweben
verglichen und die untersuchte Probe einer (Kombination von) Referenz(en)
zugeordnet. Man erhilt ein funktionelles Bild (Abb.18.16), in dem nicht
mehr Intensitétsverteilungen sondern Konzentrationen an Referenzgeweben
dargestellt werden. Anhand dieser Information wird entschieden was mit dem
untersuchten Punkt geschieht (Koagulation, Ablation oder Verbleib). Damit
soll eine zuverlissige Ablation des Krebsgewebes bei maximaler Schonung
umgebenden Gewebes ermoglicht werden.

18.3.4 Adaptive Optik

Da die Autofluoreszenz von Gehirngewebe recht schwach ist und die Sonden-
geometrie (Abb.18.17) die optische Leistung des Gesamtsystems limitiert,
wird zur Zeit daran gearbeitet, die Leistung durch den Einsatz der adap-
tiven Optik zu optimieren. Dieses Verfahren wird bereits seit Jahren in der
Astronomie dazu benutzt, atmosphérische Stérungen zu kompensieren. Die
Wellenfrontverzerrung des auf der Erde ankommenden Lichts wird analysiert
und vor der eigentlichen Bildaufnahme korrigiert. Damit ist es moglich, auf
der Erde dhnlich gute Bilder wie mit weltraumgestiitzten Teleskopen zu erhal-
ten. Im Fall der stereotaktischen Laserneurochirurgie strebt man mit diesem
Verfahren die Korrektur der Verzerrungen an, die durch die suboptimale
Sondenoptik (niederapperturig, niederkorrigiert) und den Durchgang durch
Gewebe und Spiilfliissigkeit induziert werden. Gewebe und Spiilfliissigkeit
haben einen inhomogenen Brechungsindex.
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Abb. 18.17. Die Geometrie der Sonde

Abb. 18.18. Eine ebene Wellenfront wird beim Durchgang durch ein inhomoges
Medium (Zellhaufen) verzerrt

Sowohl der Ablations- als auch der Diagnoselaserstrahl werden beim
Durchlaufen des Gewebes/Spiilmediums verzerrt, sodass keine ebene Wellen-
front mehr vorliegt (Abb. 18.18). Dies fiihrt zum einen zu einer Verschlechte-
rung des zur Diagnose benotigten Bildes, sodass eine sichere Diagnose erschw-
ert wird. Des weiteren wird der Fokus des Ablationslaserstrahls eines ps- bzw.
fs-Lasersystems, der auf einen bestimmten Punkt im Gewebe fokussiert wird,
vergroflert. Damit steigt im ungiinstigsten Fall die Fokusgrofie so weit an, dass
die zur Abtragung nétige Leistungsdichte (Plasmaschwelle) im Gewebe nicht
erreicht werden kann. Diesen ungiinstigen Einfliissen soll durch den Einsatz
adaptiver Optik entgegengewirkt werden.

Der prinzipielle Aufbau ist in Abb. 18.19 gezeigt. Das Licht von der Probe
wird mit einem Hartmann-Shack-Sensor (HSS) untersucht. Der Hartmann-
Shack-Sensor besteht aus einem Array kleiner Linsen, die jeweils einen Teil
(Subappertur) der Wellenfront analysieren. Abhéingig von dem Winkel, unter
dem die Wellenfront auf die Linse zulduft, verschiebt sich der Fokuspunkt auf
der Detektorebene. Diese Abweichung des Punkts von der optischen Achse
(Ort des Punkts bei unverkippter ebener Wellenfront) der Linse wird von
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Abb. 18.19. Aufbau eines Closed-Loop-Systems

einer CCD-Kamera in der Fokus-/Detektorebene erfasst. Das Bild (Punkt-
muster) wird in einen Rechner iibertragen. Hier werden aus dem entstande-
nen Punktmuster (aus Lageabweichungen der einzelnen Punkte im Vergleich
zur Null-Lage) die Aberrationen der Wellenfront berechnet. Mit dieser In-
formation steuert man ein aktives Element an wie z.B. einen verformbaren
Spiegel (DM, Abb.18.19) und korrigiert damit die Wellenfront. Diese Kor-
rektur findet fortlaufend im sog. ,closed loop“ statt, d.h. wenn ein Zyklus
abgeschlossen ist wird sofort mit einem neuen begonnen und etwaige neu
aufgetretene Verzerrungen direkt nachkorrigiert. Beim aktiven Element han-
delt es sich um ein Array aus kleinen, in der Hohe verstellbaren Spiegeln,
mit denen der Wellenfront lokal eine Phasenverschiebung aufgeprigt werden
kann. Uber dieses aktive Element wird der Observationslaser vorkorrigiert ins
Gewebe geleitet und das zuriicklaufende Licht detektiert. Damit erhélt man
sowohl einen kleineren beleuchteten Bereich im Gewebe als auch eine ebene
riicklaufende Wellenfront und damit eine unverzerrte Abbildung eben jenes
Punkts. Dies soll eine nahezu beugungsbegrenzte Auflosung bis in tiefere
Schichten sowie eine Erhohung des Kontrastes ermoglichen.

Die Kontraststeigerung wird sich im Besonderen in der Fluoreszenzmik-
roskopie positiv auswirken, da hier allgemein nur niedrige Intensitdten zur
Verfiigung stehen. Der Ablationslaser fiir die Laserneurochirurgie wird eben-
falls iiber den deformierbaren Spiegel der adaptiven Optik vorkorrigiert, so-
dass die adaptive Optik fiir die Strahlformung des Ablationslasers genutzt
werden kann. Der Fokuspunkt des Lasers soll damit verkleinert und so die
Qualitéit der Gewebeabtragung durch die hohere Genauigkeit wesentlich ver-
bessert werden, da die Energie genauer in einem definierten Zielgebiet de-
poniert werden kann. Abbildung 18.20 zeigt schematisch das Gesamtsys-
tem, wie es typischerweise aussehen kénnte. Dabei sind zwei Regelkreise zu
sehen. Links (Spektrometer, Spektrum, Laser) wird im Spektrometer das
Autofluoreszenzlicht analysiert und iiber die Zuschaltung des Koagulations-/
Ablationslasers entscheiden. In der Mitte des Bildes (HSS, Computer, Aktua-
tor) ist der adaptive Regelkreis zur Strahlformung integriert zu sehen.
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Abb. 18.20. Gesamtsystem zur Laserneurochirurgie mit integrierter Strahlformung
iiber adaptive Optik und Gewebeanalyse durch Autofluoreszenzspektroskopie

Einzelne Komponenten des Systems sind gebaut und getestet. Allerdings
ist das Gesamtsystem noch nicht einsatzfihig, sodass noch keine abschlieflende
Beurteilung gegeben werden kann. Die Technik ist nur dann sinnvoll an-
wendbar, wenn eine Closed-Loop Kompensation in Echtzeit erfolgen kann, da
speziell in der Neurochirurgie keine langen Mess- und damit Operationszeiten
akzeptiert werden kénnen.
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19 Anwendungen der Lasertechnik
in der Zahnarztpraxis

T. Pioch

Seit einigen Jahren wird insbesondere in der Laienpresse von sensationellen
Erfolgen mit Zahnarztlasern berichtet. Wenn man den Angaben der Autoren
glaubt, dann koénnen Laser den Bohrer ersetzen um Karies zu entfernen,
,Parodontose verdampfen®, Zahnwurzeln sterilisieren, schmerzloses Behan-
deln ermoglichen usw. Das Resultat sind Patienten, die ihren Zahnarzt mit
utopischen Anspriichen oder unerfiillbaren Wunschvorstellungen aufsuchen.
In diesem Beitrag werden die zur Zeit in der Erprobung befindlichen bzw. von
der Industrie zum Verkauf angebotenen Lasersysteme vorgestellt. Dabei soll
die Wechselwirkung des Laserlichts mit den Zahnsubstanzen verdeutlicht wer-
den. Die Problematik der praxisgerechten Laseranwendung insbesondere hin-
sichtlich einer Bearbeitung von Zahnhartsubstanzen und Zukunftsaussichten
dieser Technik werden diskutiert.

19.1 Softlaser und Hardlaser

19.1.1 Softlaser

In der letztenZeit finden sog. Softlaser mit niedrigen Leistungsdaten (z.B.
2mW fiir HeNe-Laser) zunehmend Verwendung. Sie sollen u.a. den Heilungs-
verlauf bei Entziindungen oder nach operativen Eingriffen beschleunigen, in-
dem das entsprechende Gewebe punktuell oder in rasternden Bewegungen be-
strahlt wird. Zudem soll das Laserlicht schmerzlindernd wirken. Zum Einsatz
kommen hier insbesondere HeNe-Laser mit rotem Licht bei einer Wellenlénge
von 633 nm, aber auch Laserdioden im Infrarotbereich. Dass gerade das Laser-
licht im Vergleich zu konventionellen Lichtquellen die genannten Biostimu-
lationen in besonderem Mafl bewirken soll, ldsst sich in kontrollierten wis-
senschaftlichen Untersuchungen nicht belegen. Auch in anderen Bereichen der
Medizin werden Softlaser eingesetzt und getestet, ohne einen iiberzeugenden
Beweis einer objektivierbaren Biostimulation zu liefern. Die Erfolgsmeldun-
gen iiber Softlaser in diversen Verdffentlichungen sind oft mit erheblichen
Maingeln im methodisch-wissenschaftlichen Vorgehen der Autoren gepaart,
Placeboeffekte sind dabei nicht auszuschliefien.

19.1.2 Hardlaser

Hardlaser zeigen dagegen aufgrund hoher Leistungsdaten (z.B. 1 W Er:YAG-
Laser im Pulsbetrieb) sofortige, sichtbare Wechselwirkungen mit Geweben.
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So ,,schneidet* beispielsweise der kontinuierliche Strahl des COs-Lasers We-
ichgewebe bei relativ geringem Blutverlust. Eine Anwendung in der Mund-,
Kiefer- und Gesichtschirurgie ist z.B. die Exzision (Herausschneiden) be-
stimmter Mundschleimhauttumoren.

Bereits 1964 wurden Laser zum Abtragen von kariosen Zahnhartsub-
stanzen erprobt. Die damaligen Ergebnisse waren aber nur sehr unbefriedi-
gend. Mit fortschreitender Entwicklung der Lasertechnologie gelangten immer
leistungsstiarkere und auch gepulste Laser zur Kariesentfernung mit fragli-
chem Erfolg zur Anwendung. Seit wenigen Jahren werden Geréte zur Bear-
beitung der Zahnhartsubstanz von der Industrie an Zahnérzte angeboten,
wobei bisher angeblich etwa 500 ,,Dentallaser* in Deutschland verkauft wur-
den.

19.2 Anwendungsobjekt Zahn

Der menschliche Zahn besteht im Wesentlichen aus dem &duflerlich sichtbaren
Zahnschmelz, dem darunter liegenden Dentin (Zahnbein) und der Pulpa
(Zahnmark). Eine schematische Darstellung eines Zahnquerschnittes zeigt
Abb.19.1. Der Schmelz ist die hérteste Substanz des menschlichen Korpers
und besteht zu 95Gew.% aus Hydroxylapatit mit der Summenformel
Ca19(POy4)s(OH)o, weiteren 4% Wasser und 1% organischen Bestandteilen.

§
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Abb. 19.1. Schematische Darstellung eines Zahns und seines Zahnbetts mit Kiefer-
knochen [32]
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Die anorganische Komponente ist mineralisiert und besteht aus nadelférmi-
gen Kristalliten mit Abmessungen von ca. 25 x 40 x 160 nm?. Diese Kristallite
organisieren sich zu Schmelzprismen, deren mittlerer Durchmesser etwa 4—
6 um betrdgt und deren Liange im Millimeterbereich liegt. Das Kristallgitter
ist erheblich durch , Verunreinigungen“ von CO3~, C1~, F~, Nat, Mg+ K+
und weiteren Spurenelementen gestort. Die hydratisierte organische Kom-
ponente dient als ,Liickenfiiller und tréagt u.a. zur Stabilitit des Systems
bei. Das Dentin ist nur noch zu 70 Gew.% mineralisiert, 20% sind Kolla-
genfasern (organische Bestandteile), und 10% sind Wasser. Charakteristisch
fiir das Dentin sind feine, geradlinige Kanélchen mit Durchmessern zwischen
wenigen 100nm und etwa 3um, bei Kanallingen bis ca. 5mm. Die Pulpa
ist nicht mineralisiert. Hier befinden sich u.a. die Odontoblasten (dentin-
bildende Zellen), Pulpafibroblasten (Bindegewebszellen), Blutgefiafie und Ner-
venfasern.

Die Karies (Zahnfiule) entsteht bei kariogener Erndhrung und unzu-
reichender Mundhygiene. Dabei siedeln sich Mikroorganismen als Zahnplaque
auf den Zahnoberflichen an und produzieren insbesondere Milchsdure und
Essigsiure mit Absenkungen des pH-Wertes bis auf ca. 3,5. Aufgrund eines
Zusammenhangs zwischen der Loslichkeit von Hydroxylapatit und pH-Wert,

Cayo(PO4)s(OH)y + 8 HY <= 10 Ca?™ + 6 HPO3™ + 2 H,0

kann es innerhalb von wenigen Tagen zur Demineralisation (,,Entkalkung“)
des Zahnschmelzes kommen. Dieser Prozess wird als Karies bezeichnet. Im
initialen Stadium erfolgt der Mineralverlust zunéchst unterhalb einer ansons-
ten intakten Oberflichenschicht, und es werden weifle Flecken sichtbar. Im
fortgeschrittenen Stadium geht der Kariesprozess oft mit dunklen Verfarbun-
gen einher. Bei tiefgehender Karies nach Einbruch der intakten Oberflichen-
schicht finden Mikroorganismen eine 6kologische Nische. Dabei kann auch
das Dentin entmineralisiert werden und Mikroorganismen kénnen die Pulpa
infizieren. Im Fall einer fortgeschrittenen Karies, die bekanntermafien haufig
mit Schmerzen verbunden ist, kann der Zahnarzt nur durch Entfernen der
erkrankten Zahnhartsubstanz und Auffiillen mit geeigneten Restaurations-
werkstoffen (z.B. Amalgam, Gold, Keramik oder Kompositmaterialien) ab-
helfen. Das konventionelle Entfernen der Karies im Schmelz erfolgt mit rotie-
renden oder oscillierenden Instrumenten, die im Volksmund als ,,Bohrer®
bezeichnet werden. Im engeren Sinne handelt es sich {ibrigens in den meisten
Féllen nicht um ein ,,Bohren“, sondern um ein ,Schleifen“ oder , Frasen®.
Im Folgenden wird aber der umgangssprachliche Begriff ,,Bohren* beibehal-
ten. Das dndert aber auch nichts an der Tatsache, dass mit dem ,,Bohren“
unangenehme Empfindungen oder gar heftige Schmerzen verbunden sind. In
diesem Punkt wird vom Laser der entscheidende Vorteil gegeniiber dem kon-
ventionellen Verfahren erwartet: er soll weniger oder gar keine Schmerzen
verursachen.

Im Gegensatz zum Laserschneiden an Weichgeweben sind am Zahn rein
thermische Effekte unerwiinscht. Eine Erwédrmung des Zahns um bis zu 5°C
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ist fiir das Pulpagewebe noch tolerabel [36]. Doch die meisten Lasersysteme
wiirden den Zahn bei der Kariesentfernung derart iiberhitzen, dass es zu
irreversiblen Schiaden kidme, mit der unerwiinschten Folge heftiger Schmerzen
und eines Zahns mit avitalem (abgestorbenen) Zahnmark.

19.3 Wechselwirkungen mit Zahnhartsubstanzen

Voraussetzung fiir eine Wechselwirkung des Laserlichts mit der Zahnhart-
substanz ist eine entsprechende Absorption. Das Absorptionsspektrum von
Zahnschmelz zeigt deutliche Maxima fiir Wellenléngen von 3,0 um und 9,6 um.
Fiir das Absorptionsmaximum bei 3,0um ist Wasser verantwortlich, bei
9,6 um absorbiert Hydroxylapatit. Laserlicht mit einer Wellenldinge im Be-
reich eines Absorptionsmaximums hat demzufolge Eindringtiefen von nur
wenigen wm (Lambert-Beer-Gesetz). Damit ist die eingestrahlte Leistung auf
ein kleines Probenvolumen konzentriert. Strahlung bei Wellenldngen, die vom
Absorptionsmaximum erheblich abweichen, gelangt mehrere mm tief in den
Zahn und kann die sensible Pulpa zerstoren.
In Abhéngigkeit von den physikalischen Eigenschaften des Lasers wie

Wellenlénge,

Emissionsform (Impulsbetrieb oder Dauerstrichbetrieb),
mittlere Leistung,

Strahlungsenergie pro Puls,

Pulslénge,

Pulswiederholfrequenz,

Energieflussdichte,

Leistungsflussdichte,

Bestrahlungsquerschnitt

werden unterschiedliche Wechselwirkungen beobachtet und in vier Gruppen
unterteilt [4,13]:

photothermische-, thermomechanische Wirkung,
photochemische Wirkung,

photoablative Wirkung und

photodisruptive Wirkung.

Ll e s

Bezogen auf bestimmte Lasersysteme werden unter den jeweiligen experi-
mentellen Bedingungen auch Kombinationen der hier differenzierten Wech-
selwirkungen beobachtet.

19.3.1 Photothermische-, thermomechanische Wirkung

Bei der Absorption des Laserlichts regt ein Teil der Strahlungsenergie die
Molekiile des Absorptionsmediums zu Vibrationsschwingungen an und wird
somit in Warmeenergie umgewandelt. Ein weiterer Teil der Strahlungsenergie
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kann chemische Verédnderungen bewirken (s. Kap. 19.3.2). Photothermische
Wirkungen konzentrieren sich initial nur auf das Absorptionsvolumen. Bei ho-
her Absorption im Zahnschmelz ist dieses Volumen klein. Dies wird z.B. beim
COg-Laser mit seiner Wellenléinge von 9,6 um beobachtet. Durch Wrmedif-
fusion verteilt sich anschliefend die Warmeenergie. Bei iiberschreiten des
Siedepunkts von Wasser trocknet die Zahnhartsubstanz schnell aus. Weitere
Temperaturerhhungen fithren insbesondere zu chemischen Verédnderungen;
so sind z.B. bei den kohlenstofthaltigen Geweben oder am Dentin Karbon-
isierungen mit schwarzen Verfirbungen zu beobachten. Selbst ein Schmelzen
und Verdampfen des Zahnminerals ist moglich. Bei Anwendung eines Er:YAG-
Lasers sind thermomechanische Effekte dominierend, da die Wellenlédnge des
Er:YAG-Lasers von 2,94 pm mit dem Absorptionsmaximum von Wasser {iber-
einstimmt. Ein schlagartiges Verdampfen des in der Zahnhartsubstanz befind-
lichen Wassers fithrt im Fokus des Laserlichts zu Mikroexplosionen, bei denen
das umgebende Material zertriimmert und herausgeschlagen wird.

19.3.2 Photochemische Wirkung

Alle bekannten Lasersysteme losen mehr oder weniger ausgeprigte photo-
chemische Prozesse aus. Auch den umstrittenen Softlasern muss man eine der-
artige Wirkung zugestehen. Die Absorption in der Elektronenhiille der Atome
der Zahnhartsubstanzen kann bei ausreichender Photonenenergie chemische
Bindungen auftrennen (Photodissoziation), wobei Radikale entstehen. Die
chemische Reaktion der Radikale untereinander erlaubt weiterhin die Bildung
von Isomeren (Photoisomerierung). Eine hiufig anzutreffende Variante ist die
Tonisierung von Molekiilen (Photoionisierung). Bei geringer Photonenenergie
ist zumindest eine Anregung der Molekiile in hohere Elektronenzustinde
moglich.

19.3.3 Photoablative Wirkung

Die Auftrennung z.B. eines Wassermolekiils in seine Ionen H™ und OH™
erfordert eine Energie von 5,18eV. Diese Energieschwelle wird von den Pho-
tonen der meisten Lasersysteme (Ausnahme: ArF-Excimerlaser) nicht iiber-
schritten. Durch Pulskomprimierung zu Pulsldngen unter 1 ps und Leistungs-
flussdichten von mehr als ca. 107 W/cm? kénnen aber mehrere Photonen von
einem Molekiil zur Ionisierung absorbiert werden. Somit erfolgt bei derar-
tigen Lasern die Umsetzung der Strahlungsenergie weniger in Wirme, son-
dern mehr in massive Molekiilzerlegungen mit anschliefender, explosionsar-
tiger Zerstdubung des Materials. Bei diesem als ,, Photoablation® bezeichneten
Prozess werden weiterhin nichtabsorbierte Laserenergien mit der plétzlichen
Volumenexpansion verbraucht, sodass photothermische Wirkungen von un-
tergeordneter Bedeutung sind.
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19.3.4 Photodisruptive Wirkung

Fiir sehr kurze Laserpulse im Pikosekundenbereich und hohen Energiedichten
entsteht im Fokus des Laserlichts ein Mikroplasma mit Temperaturen gréfer
als 10000 K. Hierzu sind Leistungsflussdichten iiber 10! W/cm? notwendig.
Der enorme Volumenbedarf des Plasmas fiithrt zu Druckgradienten bis zu
einigen 100 kbar. Die dabei entstehende Schockwelle breitet sich mit einer
Geschwindigkeit aus, die oberhalb der jeweiligen Schallgeschwindigkeit liegen
kann. Dabei kommt es zu lokalen Zertriimmerungen der Zahnhartsubstanz.
Das Plasma hat eine sehr hohe Absorption fiir das unmittelbar nachfolgende
Laserlicht, auch wenn die Wellenléinge der Strahlung nicht mit einem Absorp-
tionsmaximum des Zahnschmelzes iibereinstimmt. Somit ist die Wellenlénge
des angewendeten Laserlichts in diesem Fall von untergeordneter Bedeutung.
Die Absorption fiir den Zeitraum der Impulsdauer verhélt sich nicht line-
ar. Photodisruptive Wirkungen kénnen aber auch an Ubergingen wie z.B.
Schmelz-Dentin oder Dentin-Pulpa durch teilweises Reflektieren der Schock-
welle unerwiinschte Zerstérungen beinhalten. Pikosekundenlaser werden in
der Lithotripsie zur Zertrimmerung von Harnsteinen und Gallensteinen ver-
wendet. Die Wirkungen auf dem Gebiet der Zahnheilkunde sind aber noch
weitgehend unerforscht.

19.4 In Erprobung befindliche Lasersysteme
fiir die Bearbeitung von Zahnhartsubstanzen

Die Tabelle 19.1 gibt eine Ubersicht iiber die in der Zahnheilkunde in Er-
probung befindlichen Lasersysteme. Voraussetzung fiir ein optimales Laser-
system sind Abtragungsraten, die die Entfernung von kariosem Zahnmaterial
in realistischen Zeitraumen ermoglichen. Weiterhin diirfen keine Sekundér-
schidigungen z.B. der Mundschleimhaut durch Streustrahlung usw. auftreten.
Das Tragen einer Schutzbrille ist fiir den Patienten und den behandelnden
Zahnarzt notwendig. Die Warmebelastung der Pulpa darf nicht iiber 43°C
betragen, da sonst Gewebsschéden bzw. Schmerzen bei der Behandlung auf-
treten [20, 36].

Unter der Voraussetzung, dass die Pulpa bei Laserbestrahlung nicht ther-
misch geschédigt werden soll, lassen sich bereits alle kontinuierlich strahlen-
den Systeme (cw-Systeme) fiir eine sinnvolle Behandlung der Zahnhartsub-
stanzen ausschlieflen, da zwangsldufig nichtakzeptable Wirmeentwicklungen
auftreten. Eine besondere Rolle bei der Suche nach dem geeigneten Lasersys-
tem spielen somit die gepulsten Laser.

Bei der Handhabung von Hardlasern hat sich allgemein der Einsatz eines
leistungsschwachen und kontinuierlich strahlenden Pilotlasers im Strahlen-
gang als vorteilhaft erwiesen. Dazu kommen z.B. HeNe-Laser mit dem sicht-
baren Rotlicht bei 633nm zur Anwendung. Ein solcher Pilotlaser markiert
die Position, auf die der Hardlaser z.B. bei Betétigung eines Fusspedals ein-
strahlt. Uber einen stark astigmatisch eingestellten Pilotlaser kann dariiber



Tabelle 19.1. Zusammenstellung einiger fiir zahnmedizinische Anwendungen in

Erprobung befindlicher Lasersysteme
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Lasermedium  max. Leistung Pulsldnge Wellenlédnge
bzw. Energie
CO2 1000 W cw (kontinuierlich) 10,6 pm
COq 1000mJ/Puls 100 ns—10 us 10,6 pm
Er:YAG 1000 mJ/Puls 100 ns—250 us 2,94 um
Ho:YAG 800 mJ/Puls 100 ns—350 us 2,06 um
Nd:YAG 1000 mJ/Puls 100 ns—250 us 1,064 pm
Nd:YLF 1mJ/Puls 14 ps (Modenkopplung) 1,053 um
Ti:Saphir 1mJ/Puls 100 fs—2 ps 780 nm
Rubin 1000 mJ/Puls 100 ns—250 ps 694 nm
HeNe 25 mW cw 633 nm
Farbstoff 3W cw 450-900 nm
Argon-Ionen  20W cw 488, 514 nm
XeF-Excimer 50 mJ/Puls 20ns 351 nm
XeCl-Excimer 300 mJ/Puls 20-300ns 308 nm
KrF-Excimer  1000mJ/Puls  20-40ns 248 nm
ArF-Excimer  800mJ/Puls 10-20ns 193nm

hinaus auch bei Variation des Arbeitsabstands auf den Fokus des Hardlasers
manuell vorjustiert werden.

Experimentelle Versuche mit einem gepulsten Ho:YAG-Laser (Holmium:
Yttrium-Aluminiumoxid-Granat), einem COs-Laser und einem Rubinlaser
waren wenig erfolgversprechend aufgrund der scheinbar uniiberwindlichen
Warmeentwicklung. In einer Veroffentlichung, in der ein sehr kurz gepulster
COq-Laser vorgestellt wurde, konnten demgegeniiber Abtragungen bei Tem-
peraturerh6hungen unter 6°C erreicht werden, sodass man fiir dieses Laser-
system die Entwicklung weiter beobachten muss [25]. Neben Pulpanekrosen
sind auch thermisch bedingte Risse im Zahnschmelz zu befiirchten. In
Abb.19.2 sind drei dieser Risse mit Ausdehnungen von mehreren 100 um
im Rasterelektronenmikroskop (REM) sichtbar. Dariiber hinaus treten auch
vermehrt Mikrorisse im Bereich der Kavitdtenwand auf (s. Abb.19.2).

Der erste fiir ablative Anwendungen auf dem Markt erhéltliche Laser
war ein gepulster Nd: YAG-Laser (Nd:Yttrium-Aluminiumoxid-Granat) einer
amerikanischen Gesellschaft. Bei einer Impulswiederholfrequenz von weni-
gen Hz entsteht ein nicht zu tiberhérendes Knattergerdusch. Die anfangs in
den Prospekten hochgelobte Leistungsvielfalt beinhaltete auch, dass dieser
Laser Karies entfernen koénnte. Als problematisch stellte sich hierbei aller-
dings die Temperaturerhohung heraus. Bereits nach einer Bestrahlungszeit
von 100s stieg die Temperatur des Zahns im Bereich der Pulpa um mehr
als 40°C an [11]. Dies ist auf die ausgesprochen ungiinstige Wellenlédnge im
nahen Infrarotbereich zuriickzufithren, denn bei 1,064 um ist die Absorp-
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1
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Abb. 19.2. Oben: Rasterelektronenmikroskopische Darstellung einer Kavidt im
Zahnschmelz. Durch thermische Effekte entstanden drei sichtbare Risse. Ho: YAG,
350 mJ/Puls, 1 Hz, 20 Pulse je 300 us. Unten: Teilvergréfierung aus der oberen Ab-
bildung. Zusétzlich sind Mikrorisse am Kavitédtenrand erkennbar

tion der Infrarotstrahlung im Zahn sehr gering bzw. das Absorptionsvolu-
men grofl. Auflerdem ist die zu investierende Zeit, um eine Zahnkavitit zu
erzeugen, um ein Vielfaches grofler als bei Verwendung des konventionellen
Bohrers. Somit reduzieren sich die realistischen Anwendungsmoglichkeiten
des Nd:YAG-Systems erheblich.

Mit der sehr viel giinstigeren Wellenldnge von 2,940 pm ist auch ein gepul-
ster Er:YAG-Laser (Er:Yttrium-Aluminiumoxid-Granat) auf dem Markt er-
haltlich. Die Ablationsraten sind gegeniiber dem Nd:YAG-Laser wesentlich
hoher, wobei die Temperaturbelastung akzeptable Werte annimmt [18, 20].
Klinischen Ergebnissen zufolge soll das Pulpagewebe eine Kavitdtenpréipa-
ration mit dem Er:YAG-Laser problemlos vertragen, wobei zuséitzlich von
geringen Schmerzempfindungen berichtet wurde [22]. Etwas nachteilig ist
bei diesem System die Tatsache, dass eine Glasfaser fiir den Transport der
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Abb. 19.3. Darstellung von Zahnschmelz im Querschnitt mit einen konfokalen
Laserrastermikroskop. Die Retzius-Parallelstreifen treffen im spitzen Winkel auf
die Zahnoberfliche. Bei den zahlreichen Strukturen, die senkrecht dazu zwischen
Streifen verlaufen, handelt es sich um Schmelzprismen

Laserenergie nicht verwendet werden kann. Glas und auch weitere bekannte
Medien absorbieren bei dieser Wellenléinge erheblich, sodass man auf auf-
wendige Spiegelsysteme mit mehreren Gelenken angewiesen ist. Ein weiterer
Nachteil liegt in der z.T. inhomogenen Verteilung des Absorptionsmediums
Wasser im Zahnschmelz. Insbesondere im Bereich der Zahnseitenflichen exis-
tieren wasserreiche Schichten, die die Oberflache des Zahns im spitzen Winkel
erreichen. Histologisch ist dieses Strukturmerkmal als Linienschar darstellbar
und unter der Bezeichnung ,,Retzius-Streifen“ bekannt (Abb. 19.3). Die ther-
momechanische Wirkung durch das explosionsartig verdampfende Wasser er-
folgt daher in diesem Bereich raumlich unkontrolliert, was Abplatzungen an
den Kavitdtenrédndern zur Folge hat (Abb. 19.4). Da fiir manche Fiillungsma-
terialien scharfkantige Kavitidtenrinder erforderlich sind, ist der klassische
Bohrer in der Bearbeitungsexaktheit diesbeziiglich {iberlegen. Mit entspre-
chenden computergesteuerten Systemen sollen sich aber derartige Rauhtiefen
minimieren lassen [3]. Bei einer Pulswiederholfrequenz zwischen 1 und 4 Hz
sind auch beim Er:YAG-System Knattergerdusche vorhanden.

Die im Versuchsstadium befindlichen Excimerlaser (ezcited dimer) liefern
Licht bei Wellenldngen im sichtbaren blauen bzw. im nahen UV-Bereich. Die
Applikation auf Zahnhartsubstanzen bewirkt eine vergleichsweise geringe Ab-
tragung, wobei sich die verbleibende Kavitdtenwand in einer Schichtdicke
von ca. 1um glasartig darstellt [27]. Die Temperaturbelastung der Pulpa ist
nach Aussage einiger Autoren unbedenklich. Fiir den Excimerlaser spricht
aber eine Moglichkeit der selektiven Kariesabtragung aufgrund seiner ver-



Abb. 19.4. Aufgrund inhomogener Wasserverteilung im Schmelz entsprechend der
Retzius-Parallelstreifen ist die Kavitdtenwand schichtweise abgeplatzt. Rasterelekt-
ronenmikroskopische Darstellung (Er:YAG, 100 mJ/Puls, 1 Hz, 20 Pulse je 90 us)

gleichsweise kurzen Wellenléinge und der dadurch entstehenden Fluoreszenz
im sichtbaren Wellenlédngenbereich. Dabei wird das Fluoreszenzspektrum nach
jedem Laserimpuls von einem entsprechenden Spektrometer detektiert und
ausgewertet. In Laborversuchen konnte gezeigt werden, dass sich die Spekt-
ren von karissem Schmelz und gesundem Schmelz unterscheiden [12]. Nach
elektronischer Auswertung der Spektren mit den Entscheidungsmoglichkeiten
,karios® oder ,gesund“ konnte z.B. die Impulswiederholfrequenz gesteuert
werden, um eine hochgradig selektive Kariesentfernung zu erreichen. Derar-
tige ,intelligente Systeme® werden aber in einem preislichen Rahmen liegen,
der die Anschaffung fiir den niedergelassenen Zahnarzt kaum noch rechtfer-
tigen diirfte.

Mit dem Bekanntwerden immer neuerer laseraktiver Materialien sind wei-
tere zukiinftige Erfolge zu erwarten. So wird z.B. auch ein Nd:YLF-Laser
(Nd:Yttrium-Lithium-Fluorid) erprobt, der in sog. Modenkopplung bei Puls-
langen von 14-60 ps arbeitet [29,30,50]. Dabei sind Pulswiederholfrequenzen
um 1kHz bei Energieflussdichten von mehr als 1012 W/cm? moglich. Fiir
die Abtragung von Zahnschmelz zeigte dieses System vergleichsweise gute
Abtragungsraten mit Sublimationen des Plasmas an den Wénden tieferer
Kavitédten [32,35] (Abb.19.5, 19.6). Doch solange nicht alle Nebeneffekte,
wie mogliche zerstérende Einwirkungen der Schockwelle auf den Schmelz-
Dentin-Ubergang untersucht und fiir klinisch unbedenklich befunden sind,
ist der Einsatz dieses Systems am Menschen ausgeschlossen.

Mit einem Ti:Saphir-Laser, der Impulslingen von 100-2000fs erzeugt,
konnten ebenso Ablationen im Schmelz und im Dentin durchgefiihrt werden,
wobei die Temperaturbelastung gegeniiber den Pikosekundenimpulsen des
Nd:YLF-Lasers noch geringer zu sein scheint [24].
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Abb. 19.5. Rasterelektronenmikroskopische Darstellung einer Kavitédt im Zahn-
schmelz (Nd:YLF, 30 ps, 160 000 Pulse je 1 mJ, 400 Hz)

Abb. 19.6. In der Kavititentiefe (> 2mm) sind die Winde perlenartig benetzt.
Dabei handelt es sich wahrscheinlich um Plasmasublimationen (Nd:YLF)

19.5 Laseranwendungen in verschiedenen Bereichen
der Zahnheilkunde

19.5.1 Mund-, Kiefer- und Gesichtschirurgie

Bei chirurgischen Eingriffen kann der Nd: YAG-Laser Anwendung finden, wenn
es gilt, den thermisch induzierten, koagulativen Effekt auszunutzen. Dies ist
z.B. bei Zahnextraktionen der Fall, wenn die Gefahr einer starken Nach-
blutung besteht. Bei bosartigen (malignen) Tumoren nutzt man die ther-
mische Wirkung des COs- oder des Nd:YAG-Lasers, um Gewebe zu koagu-



424 T. Pioch

lieren und gleichzeitig durch die entstehenden thermisch bedingten Nekrose-
zonen im Randbereich einen Sicherheitsabstand zu schaffen. Beim Heraus-
schneiden (Exzision) von Mundschleimhautverdnderungen, insbesondere von
Leukoplakien, wird mitunter der COy-Laser eingesetzt [10,17]. Dabei wird
von geringeren postoperativen Schmerzen berichtet [8]. Bei der Behandlung
von Patienten mit Blutgerinnungsstérungen wird der Einsatz eines Nd:YAG-
Lasers zur intraalveoldren Koagulation empfohlen. Dabei soll eine thermische
Schidigung benachbarter anatomischer Strukturen vermieden werden [7].

19.5.2 Parodontologie

Die Parodontologie beschéftigt sich mit den Erkrankungen des Zahnhalteap-
parates. Dieses Gebiet der Zahnheilkunde hat in den vergangenen Jahren
erheblich an Bedeutung gewonnen. Ursache fiir Parodontopathien sind be-
stimmte Mikroorganismen, die sich auf den Zahnoberflichen ansiedeln und
dort einen Belag, die sog. mikrobielle Plaque bilden. Diese Plaque sollte im
Rahmen der hauslichen Mundhygienemassnahmen moglichst regelméfig ent-
fernt werden. Wenn die Plaqueentfernung nicht ausreichend erfolgt, kénnen
unter bestimmten Voraussetzungen Zahnfleischentziindungen entstehen, die
sich je nach Ausmaf} der Entziindungsreaktion in Schwellung, Rétung, erhch-
ter Blutungsneigung und Taschenbildung duflert. Auf dem Boden dieser Ent-
ziindungen kann auch ein Abbau des knochernen Zahnfachs eintreten. Im
fortgeschrittenen Erkrankungsstadium werden die Zdhne gelockert und sind
nur noch eingeschréinkt funktionsfihig. Die konventionelle Behandlung um-
fasst neben der Schulung zu einer moglichst effektiven téglichen Mundhy-
giene eine sich regelméflig wiederholende professionelle Reinigung der Zahn-
oberflichen, wobei neben einer Reduktion der mikrobiellen Plaque manchmal
auch oberflachliche Zahnschichten entfernt werden miissen, die mit Zellgiften
bakteriellen Ursprungs durchsetzt sind und daher ebenfalls zum Entziindungs-
geschehen beitragen kénnen.

Unter bestimmten Bedingungen sind parodontalchirurgische Eingriffe er-
forderlich. Dazu gehort u.a. auch die Reinigung der Wurzeloberfléchen unter-
halb des Zahnfleischs mit Hilfe von scharfkantigen Instrumenten (sog. Kiiret-
ten). Uber eine diinne Glasfaser, die in die Zahnfleischtasche (Spalt zwischen
Zahnfleisch und Zahn) eingeschoben wird, konnte auch das Laserlicht zur
Keimreduktion auf den Wurzeloberflichen genutzt werden [15,28]. Gegeniiber
der konventionellen Methode, die zwangsldufig mit geringfiigigen Verletzun-
gen der Weichgewebe einhergeht, kann der Laser zwar unblutiger arbeiten,
eine komplette Reinigung der Zahnoberflachen ist mit Laserlicht jedoch nicht
zu erzielen. Nachbehandlungen mit mechanischen Werkzeugen sind daher
unumginglich [21]. Zu Effektivitdt und Nebenwirkungen des Laserlichts in
diesen Bereichen liegen noch keine ausreichende Daten vor. Von einer dies-
beziiglichen Anwendung an Patienten muss derzeit abgeraten werden.

Fiir bestimmte parodontalchirurgische Eingriffe ist der Einsatz eines COa2-
Lasers denkbar. Dazu gehéren u.a. das Durchtrennen von Béndchen, Gin-
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givektomien (Abtragungen des Zahnfleischrandes) und Vorbereitungen eines
Empfingerbetts fiir freie Schleimhauttransplantate. Aufgrund des héheren
Aufwandes durch den Einsatz eines Lasers ergeben sich dabei allerdings
kaum Vorteile gegeniiber konventionellen Verfahren [48]. In einigen klinischen
Versuchen, in denen der COs-Laser als Ersatz zum Skalpell herangezogen
wurde, konnte festgestellt werden, dass bei Lasereinsatz postoperativ gerin-
gere Schwellungen und Schmerzen eintraten [14,42] als bei Schnittfiihrungen
mit dem Skalpell. Ein weiterer méglicher Vorteil ist die im Vergleich zu kon-
ventionellen Verfahren geringere Blutungsneigung des Zahnfleischs wihrend
der Operationen.

19.5.3 Zahniiberempfindlichkeiten

Zahniiberempfindlichkeiten treten besonders an den Zahnhélsen auf, da hier
der schiitzende Zementmantel sehr diinn ist oder sogar ganz fehlen kann,
sodass das Zahnbein (Dentin) mit seinen vielen zum Zahnmark (Pulpa) hin-
verlaufenden Kanélchen den mannigfaltigen Einfliissen der Mundhohle di-
rekt ausgesetzt ist. Uberempfindlichkeiten von Zdhnen werden heute in er-
ster Linie durch Beeinflussung der auslosenden Faktoren behandelt. Diese
konnen z.B. in falschen Zahnputztechniken oder zu aggressiven Zahnpas-
ten zu suchen sein. Auch bestimmte Erndhrungsgewohnheiten (z.B. langan-
dauernder Genuss stark erosiver, sdurehaltiger Nahrungs- und Genussmittel)
sind nicht selten Ursache fiir derartige Probleme. Falls nach Umstellung zu
einer richtigen Zahnpflege und einer weniger erosiven Erndhrung immer noch
Uberempfindlichkeiten auftreten, besteht heute die Moglichkeit, mit Kunst-
stoffmaterialien, die auf die Zahnoberfliche auch in diinnen Schichten aufge-
klebt werden koénnen, eine sehr effektive und gleichzeitig schonende Behand-
lung vorzunehmen.

Laseranwendungen wurden ebenfalls fiir die Behandlung von Zahniiber-
empfindlichkeiten erprobt. Mit einigen Lasersystemen strebt man das ober-
fliichliche Verschmelzen der Zahnhartsubstanz an, wobei die Offnungen der
Dentinkanilchen verschlossen werden sollen. Diese Behandlung scheint in
einzelnen Fillen wirkungsvoll zu sein [49], muss aber in regelméfigen Ab-
stdnden wiederholt werden. Beriicksichtigt man das zur Zeit insgesamt ver-
fiighare Spektrum zur Behandlung {iberempfindlicher Z#ihne, so ist das An-
wendungsgebiet des Lasers hier als eher klein anzusehen.

19.5.4 Endodontologie

Die Pulpahohle verjiingt sich in Richtung Kieferknochen zu einem feinen
Wurzelkanal bei Frontzihnen und in bis zu drei (in wenigen Féllen auch
vier) Wurzelkanélen bei Backenzédhnen. Sie enthélt das Pulpagewebe (Zahn-
mark), bestehend u.a. aus Nervenfasen, Blutgeféiien und Bindegewebsfasern.
Insbesondere im Bereich der Wurzelspitze (s. Abb. 19.1) kann eine Vielzahl
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von abzweigenden Nebenkanilen vorhanden sein. Falls eine behandlungs-
bediirftige, irreversible Schiadigung der Pulpa vorliegt, trepaniert der Zah-
narzt in der Regel den betroffenen Zahn, indem er die Pulpahthle mit einem
Bohrer freilegt. Das entziindete oder manchmal auch abgestorbene Gewebe
wird entfernt. Nach Reinigung und Aufbereitung der Wurzelkanéle mit spe-
ziellen Aufbereitungsinstrumenten und Spiilfliissigkeiten wird das Kanallu-
men mit Fiillungswerkstoffen abgefiillt. Das Problem besteht u.a. darin, im
Waurzelkanal vor der Fiillung eine ausreichende Keimreduktion herzustellen.
Dies wird durch die sog. chemomechanische Aufbereitung erreicht, wobei
neben der mechanischen Abtragung infizierten Materials wiederholt mit an-
timikrobiell wirksamen Substanzen gespiilt wird (z.B. mit Natriumhypochlo-
rit). Mit einer sehr diinnen Glasfaser kann aber alternativ oder zumindest
unterstiitzend dazu auch Laserlicht mit einer bakterientotenden Wirkung in
den Kanal eingebracht werden. Nachdem Wechselwirkungen mit der Kanal-
wand im Sinne einer Kanalaufbereitung gezeigt werden konnten [15,31], ist
die Effektivitdt einer Keimreduktion, insbesondere im Bereich der nur weni-
gen um dicken Kanalverzweigungen, umstritten, zumal die derzeit im Han-
del erhéltlichen Glasfasern noch zu groie Durchmesser (ca. 200-400 um) be-
sitzen und damit nicht immer tief genug in den Wurzelkanal eingeschoben
werden konnen. Beim Bearbeiten von Dentin mit konventionellen Metho-
den entsteht auf der Priparationsoberfliche eine sog. Schmierschicht, die
die Dentinkanélchen verschliefit, sodass keine Dentinfliissigkeit ausstromen
kann. Die Priparationsfliche ist daher vergleichsweise trocken. Eine Laser-
bearbeitung von Dentin fiihrt demgegeniiber zu Préparationsflichen mit of-
fenliegenden Dentinkanélchen (Abb.19.7) und eher feuchtem Préparations-
gebiet, was im weiteren Behandlungsverlauf von Nachteil sein kann [16]. Wei-
tere, rein praktische Probleme wie die Moglichkeit von Glasfaserbriichen im

Abb.19.7. Mit dem Er:YAG-Laser bearbeitete Dentinoberfliche. Die Dentin-
kan#lchen sind geoffnet, sodass die Dentinfliissigkeit ausstromen kann
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Waurzelkanal sind noch nicht zufriedenstellend gelost, denn Faserfragmente
sind meist nicht mehr zu entfernen [13]. Folglich ist der Einsatz eines Lasers
in der Endodontologie ebenfalls zur Zeit nicht zu empfehlen.

19.5.5 Fiillungen

Zahnirztliche Kompositkunststoffe bestehen aus einer Kunststoffmatrix (Di-
methacrylate) und bis zu 80% aus Fiillstoffpartikeln (z.B. SiOz). Komposit-
kunststoffe werden in der Fiillungstherapie verwendet. Sie werden adhésiv
eingesetzt, was ein entsprechendes Haftungsvermégen am Schmelz bzw. am
Dentin voraussetzt. Zur Vergroflerung der Haftungsfliche wird der Zahn-
schmelz iiblicherweise mit einem phosphorséurehaltigen Gel angeétzt. Derar-
tig retentive Atzmuster konnen aber auch mit einigen Lasersystemen erzeugt
werden, wie z.B. mit dem Kryptonfluoridexcimerlaser bei einer Wellenlénge
von 288 nm. In diesem Fall scheint dieser Behandlungsschritt mit dem Laser
sogar schneller und gezielter durchfithrbar zu sein [39]. Mit Farbstoffpenetra-
tionstests konnte aber im Bereich der laserbehandelten Oberflichen erhohte
Penetrationen festgestellt werde, was auf Materialauflockerungen in diesem
Bereich hindeutet [3]. Der Nutzen eines routineméfiigen Einsatzes des Lasers
zur Oberflichenkontionierung ist daher zur Zeit noch fraglich.

Die mechanischen Eigenschaften von lichthéirtenden Kunststoff-Fiillungs-
materialien kénnen durch die Anwendung in der Mundhghle mit einem Ar-
gonlaser statt mit herkommlicher Lichtquellen, deutlich verbessert werden
[45]. Dieser Vorteil wird aber durch eine erheblich schlechtere Randdichtigkeit
dieser Fillungswerkstoffe erkauft. Auflerdem sind toxische Abbrandprodukte
und unkontrollierte Reflexionen zu befiirchten [45]. So schlieBt sich auch fiir
diese Zwecke die Anwendung eines Lasers zur Zeit aus.

19.5.6 Kariesprophylaxe

Zur Kariesprophylaxe wurde vor einigen Jahren ein versiegelnder Effekt am
Zahnschmelz durch Verschmelzung der Zahnoberfliche und Verschlieflen der
Mikroporen mittels Laser postuliert. Derartige Behandlungen wéren im Fis-
surenbereich (Furchen in den Kauflichen der Backenzihne) interessant, da
dort mit dem Z&hneputzen kein optimaler Reinigungseffekt zu erzielen ist
und somit die Karies bevorzugt entstehen kann. Nach anfinglichen Erfolgen
[26] ist von einer Anwendung derzeit abzuraten, da es zu thermisch bedingten
Mikrorissen oder portsen Verdnderungen kommen kann. Das Mittel der Wahl
zur Schmelzversiegelung sind heute flieBfihige Kunststoffe oder Zemente, die
die z.T. grazilen Fissuren versiegeln und somit einen hervorragenden Schutz
gegen die Karies bieten [40].
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19.5.7 ,,Laserbiostimulation* und Lokalanisthesie

Zur Unterstiitzung der Lokalanésthesie (6rtliche Betdubung) werden die von
Softlasern ausgehenden Effekte sehr kontrovers diskutiert. In diesem Zusam-
menhang ist festzustellen, dass bereits vor Einfithrung von Lasern in die
Zahnheilkunde der niedrigdosierten Rontgenstrahlung derartig schmerzlin-
dernde Effekte nachgesagt wurden, obwohl das wissenschaftliche Fundament
fiir eine Erkldrung des Ph&nomens niemals vorhanden war. Die Verhéltnisse
mit dem Laserlicht sind dhnlich. So wird z.B. von einen 2mW HeNe-Laser
berichtet, dass er in 95% der untersuchten Fille den Behandlungsschmerz lin-
dert [41]. Ebenso liegen Erfahrungsberichte vor, die eine diesbeziigliche Wirk-
samkeit belegen mochten [23]. Der Nachweis, dass Softlaser reproduzierbare
therapeutische Wirkungen im Sinne einer positiven Beeinflussung biologi-
scher Prozesse beim Menschen haben, fehlt bislang. Mehrere Doppelblind-
studien zur Beeinflussung der Wundheilung bzw. zur Schmerztherapie sind
negativ ausgefallen [47].

Die Wirkungsweise kommerzieller Hardlasersysteme wird von vielen An-
wendern demzufolge so verstanden, dass der Pilotlaser mit seinem kontinuier-
lichen Strahl fiir die Lokalanésthesie sorgt und die darauffolgenden Lichtpulse
des Hardlasers dann im an#sthesierten Bereich ihre ablative Wirkung entfal-
ten. Da sich die subjektive Schmerzempfindung als Messgrofie nicht objek-
tivierbar gestalten ldsst, wird diesbeziiglich ein wissenschaftlicher Nachweis
nur schwer zu fithren sein. Die psychische Belastung des Patienten bei der
Vorstellung, dass seine Zéhne bei Laseranwendung beriithrungslos exkaviert
werden, ist moglicherweise geringer als bei Gebrauch eines konventionellen
Bohrers, der zudem unangenehme Laufgerdusche verbreitet. Auch das Ver-
halten des behandelnden Zahnarztes in fester iiberzeugung von der Wirk-
samkeit der Laseranésthesie kann beim Patienten zu einer Verschiebung der
Schmerzschwelle beitragen.

19.5.8 Laserschweilen

Fiigearbeiten an zahnérztlichen Werkstiicken werden konventionell mit Lo-
tungen oder mit Mikroplasmaverfahren ausgefiihrt. Als eine Alternative zu
diesen Verfahren werden seit einigen Jahren Laser erprobt. Beim Laser-
schweiflen werden zum lokalen Aufschmelzen bestimmter Prothesenwerkstoffe
vorwiegend gepulste Nd:YAG-Laser eingesetzt [43]. Bei diesem Verfahren
wird auflerhalb der Mundhéohle gearbeitet. Im Gegensatz zum konventionellen
Lotverfahren ist die Temperaturbelastung beim Laserschweiflen erheblich
niedriger. Die bei konventionellen Lotarbeiten erforderlichen Lotlegierungen
unterscheiden sich in ihrer Zusammensetzung von den Legierungen der zu
verbindenden Werkstiicke. Dadurch sind in wenigen Féllen Korrosionserschei-
nungen aufgetreten, die als Ursache fiir Qualitdtseinbufien des prothetischen
Zahnersatzes verantwortlich gemacht wurden. Beim Laserschweiflen kann auf
Fremdlegierungen demgegeniiber verzichtet werden, sodass im Vergleich zum
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Loten bessere Korrosionsfestigkeiten resultieren [19]. Da das Mikroplasma-
schweiflen nur an Nichtedelmetallen und nicht an goldhaltigen Legierungen
moglich ist, kann es in den meisten Féllen ohnehin nicht in Betracht gezogen
werden. Ein entscheidender Vorteil des Laserschweifiverfahrens ergibt sich
aus den Messungen zur Zerreififestigkeit. Im Vergleich zur Létung und zum
Mikroplasmaschweiflen kénnen erheblich hchere Werte erzielt werden. Bei
Priifkérpern aus hoch goldhaltigen Legierungen konnten nach Laserschweiflen
sogar iiber 90% ihrer Zerreififestigkeit gegeniiber den aus einem Guss dersel-
ben Legierung hergestellten Priifkorpern festgestellt werden [44]. Dariiberhin-
aus ist die Reparatur herausnehmbarer metallischer Prothesenteile mit dem
Laser moglich, ohne dass temperaturempfindliche keramische Aufblendmate-
rialien beschédigt werden [46]. Somit ist das Laserschweiflen in der Zahntech-
nik einer der wenigen Anwendungsbereiche, die heute als gewinnbringend im
Vergleich zum konventionellen Vorgehen angesehen werden kénnen.

19.5.9 Diagnostik

Mit Hilfe des Dopplereffekts kénnen Laser zur Bestimmung der Stéomungs-
geschwindigkeit von Blut in Gefdflen herangezogen werden. Hierzu werden
insbesondere HeNe- oder Diodenlaser eingesetzt. Diese Methode liefert Aus-
sagen iiber die Durchblutung des Zahnfleischs in Abhéngigkeit verschiedener
Einflussfaktoren wie Kaudruck, Kélte oder Wirme [2]. Weiterhin sind Durch-
blutungsmessungen bzw. Vitalitdtspriifungen in der Zahnpulpa méoglich. Es
konnte in Tierversuchen festgestellt werden, dass die Pulpa diesbeziiglich auf
Medikamentengaben und Temperaturinderungen empfindlich reagiert [37].
Reflexions- und Fluoreszenzspektroskopische Verfahren, bei denen Frequenz-
spektren analysiert werden, lassen Aussagen iiber kariose Verdnderungen in
der Zahnhartsubstanz zu [1]. Mit der konfokalen Laserrastermikroskopie als
einem bildgebenden Verfahren kénnen demineralisierte Bereiche im Zahn-
schmelz visualisiert und vermessen werden [9]. Dieses Verfahren ist derzeit aus
geritetechnischen Griinden nur in vitro an extrahierten Zdhnen einsetzbar.
Aufgrund der hohen Investitionskosten fiir Diagnosegerite, die mit Lasern ar-
beiten, haben sich diese Methoden in den Praxen niedergelassener Zahnérzte
nicht durchsetzen kénnen.

19.6 Ausblick

Der Einsatz von Lasern hat sich bei bestimmten chirurgischen Eingriffen an
Weichgeweben und bei zahntechnischen Schweilarbeiten an zahnérztlichen
Werkstoffen im Labor bewéhrt. In allen weiteren in diesem Kapitel aufgefiihr-
ten Teilgebieten in der Zahnheilkunde ist eine deutliche Uberlegenheit der
Lasertherapie gegeniiber konventionellen Behandlungsmethoden derzeit nicht
nachvollziehbar. Insbesondere von einem moglichen Bohrerersatz, wie es von
zahlreichen Seiten immer wieder behauptet wird, sind die zur Verfiigung
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stehenden Lasersysteme noch weit entfernt [33]. Zu diesem Ergebnis kam
auch ein Expertenteam der Deutschen Gesellschaft fiir Zahn-, Mund- und
Kieferheilkunde, das 1994 zusammen mit Vertretern der Arbeitsgemeinschaft
fiir Grundlagenforschung eine entsprechende Stellungnahme veréffentlicht
hat [45].

Auch in naher Zukunft sind keine durchgreifenden Erfolge mit der Laser-
anwendung zu erwarten [32,47]. Einzelne Anwendungsgebiete wie die Ver-
siegelung von Wurzeloberflichen zur Desensibilisierung von Zahnhélsen sind
zur Zeit denkbar. Ob sich allerdings eine derartige Anschaffung bei Kosten
um etwa 50000 bis 100000 DM bzw. 25000 bis 50000 EUR fiir die Zahn-
arztpraxis lohnt, ist zweifelhaft. Der Indikationsbereich fiir Laser, der z.T.
noch sehr umfangreich und optimistisch dargestellt wird [5,6,38], muss nach
einer realistischen Kosten-Nutzen-Abschéitzung stark eingeschrinkt werden.
Es bleibt abzuwarten, wie sich zukiinftige Entwicklungen bewidhren wer-
den. Der Forschungsbedarf ist zur Zeit sehr hoch, und in vielen Univer-
sitdtseinrichtungen wird auf diesem Gebiet gearbeitet. Kurzfristige, spek-
takuldre Ergebnisse sind aber nicht zu erwarten, da die Mo6glichkeit nega-
tiver Spétfolgen nur in lingerfristig angelegten Versuchsreihen ausgeschlossen
werden kann. Bis heute fehlen noch harte wissenschaftliche Fakten, die dem
Laser in der Zahnheilkunde zum Durchbruch verhelfen kénnten. Fiir der-
artige Beweise muss u.a. die Unbedenklichkeit fiir das vitale Pulpasystem
aufgezeigt werden. So ist z.B. die Moglichkeit, dass die Dentinkanélchen als
Lichtleiter wirken und das Laserlicht in die sensiblen Zellen des Pulpagewebes
transportieren, in den meisten Untersuchungen nicht beriicksichtigt worden.
Weiterhin ist ein unbeabsichtigtes Bestrahlen von zahnérztlichen Metallen
wie Goldlegierungen oder Amalgam nicht auszuschliefen, wobei Reflexio-
nen des Laserlichts auftreten kénnen bzw. Metallddmpfe zu unerwiinschten
Nebenwirkungen fithren kénnen. Das absichtliche oder versehentliche Be-
strahlen von Amalgamoberflichen im Mund des Patienten mit Festkorper-
lasern (Nd:YAG, Er:YAG, Nd:YLF) erzeugt Aufschmelzungen (Kraterbildun-
gen, Abb.19.8) und Verdampfungen. Das dabei freiwerdende Quecksilbergas
[34] wird zu einem hohen Anteil iiber die Lunge resorbiert und fiihrt zu einer
unnotigen Belastung des menschlichen Organismus.

Dieses Restimee schlieit aber nicht aus, dass in Zukunft mit dem Einsatz
neuerer Systeme oder durch Optimierung der bekannten Systeme ein Ein-
satz des Lasers in weiteren Bereichen der Zahnheilkunde sinnvoll erscheinen
kann.



19 Anwendungen der Lasertechnik in der Zahnarztpraxis 431

b 1 5
28.8 kY " pead #1910

Abb. 19.8. Rasterelektronenmikroskopische Darstellung eines Kraters, der durch
Bestrahlung mit dem Er:YAG-Laser auf einer Amalgamoberfléiche entstanden ist
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20 Lasersicherheit Geratetechnik:
Medizinproduktegesetz
und Technische Normen

M. Gotz

20.1 Einleitung

Die Fragen der Lasersicherheit im Hinblick auf die Gerétetechnik miissen
weniger vom Laseranwender oder Betreiber als vor allem vom Laserhersteller
beachtet werden. Deshalb greift dieses Kapitel im ersten Teil das fiir Her-
steller von medizinischen Lasergeréiten in Deutschland relevante Medizinpro-
duktegesetz (MPG) auf, in dem auf allgemein anerkannte Regeln der Technik
verwiesen wird.

Den allgemein anerkannten Stand der Technik in Europa zu erfassen, ist
wiederum Ziel der im Amtsblatt der Européischen Gemeinschaften veroffent-
lichten harmonisierten Normen. Diese Normen werden in den Mitgliedstaaten
in nationale Normen umgesetzt. Die Fundstellen der deutschen Normen wer-
den im Bundesanzeiger bekanntgemacht. Im zweiten Teil des Kapitels sollen
einige technische Normen exemplarisch vorgestellt werden.

20.2 Medizinproduktegesetz

Mit dem Ziel, Handelshemmnisse in Europa abzubauen und gleichzeitig hohe
Produktsicherheit fiir Patienten, Anwender und Dritte zu gewéhrleisten, hat
die EG drei Richtlinien formuliert:

e 90/385/EWG des Rates vom 20.6.1990 iiber aktive implantierbare medi-
zinische Gerite;

e 93/42/EWG des Rates vom 14.6.1993 iiber Medizinprodukte;

e iiber In-vitro-Diagnostika (noch nicht erschienen).

Diese europaischen Richtlinien wurden mit dem Gesetz iber Medizinprodukte
(Medizinproduktegesetz, MPG) vom 2.8.1994 in nationales Recht umgesetzt.
Das Gesetz trat am 1.1.1995 mit einer Ubergangsfrist bis zum 13.6.1998 in
Kraft!. Weil das MPG iiber européisches Recht hinaus die bisher in Deutsch-

! Das EMV-Gesetz (Elektromagnetische Vertréglichkeit)" ist seit dem 1.1.1996
in Kraft. Fur Quecksilberglasthermometer wurde die Ubergangsfrist bis zum
30.6.2004 verladngert.
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land anzuwendende Medizingerdteverordnung (MedGV) mit einbezieht, be-
fasst sich das Gesetz mit dem FErrichten und Betreiben von Medizinproduk-
ten. Anders als die MedGV vereint das MPG technische und medizinische
Anforderungen in einem Gesetz.

Wichtige Prinzipien des MPG sind der Nachweis der vom Hersteller ange-
gebenen Zweckbestimmung, die Risikoanalyse und klinische Bewertung und
das Risiko- und Fehlermanagement. Technische Spezifikationen ergeben sich
aus harmonisierten Européischen Normen. Arbeitsschutz- und Unfallverhii-
tungsvorschriften miissen beachtet werden.

Das MPG fordert fiir alle Medizinprodukte eine CE-Kennzeichnung als
duferes Merkmal fiir die Konformitét mit den Bestimmungen der EG-Richtli-
nie. Ab dem 13.6.1998 diirfen in Europa nur noch CE-gekennzeichnete Pro-
dukte in Verkehr gebracht werden?.

20.2.1 Zertifizierung — Akkreditierung — Priifung
(Benannte Stellen)

Geméf der Philosophie der Européischen Union, deren Sicherheitskonzept auf
der Verantwortung des Herstellers beruht, gibt es keine staatliche Zulassung
der Produkte. Die Priifung der Ubereinstimmung eines Produktes mit in
den Richtlinien enthaltenen grundlegenden Anforderungen erfolgt vielmehr
im Rahmen von Konformitidtsbewertungsverfahren durch neutrale Dritte.
In Deutschland werden diese Zertifizierungsstellen oder ,,benannte Stellen*
ihrerseits von der Zentralstelle der Lénder fiir Sicherheitstechnik (ZLS) und
der Zentralstelle der Linder fiir Gesundheitsschutz bei Medizinprodukten
(ZLG) kontrolliert.

Alle in Europa akkreditierten benannten Stellen werden im Amtsblatt der
EG versffentlicht. Beispiele in Deutschland sind der TUV Product Service
in Miinchen, die DEKRA Certification Services in Stuttgart oder die Lan-
desgewerbeanstalt LGA Bayern in Niirnberg. Der Hersteller darf sich eine
benannte Stelle frei wéhlen.

20.2.2 Grundlegende Anforderungen

Das Bundesministerium fiir Gesundheit wird in §5 MPG zur Bestimmung
der grundlegenden Anforderungen erméchtigt. Da das Bundesministerium in
seiner Verordnung iiber Medizinprodukte #hnlich wie bei anderen Aspek-
ten direkt auf die Richtlinie 93/42/EWG verweist, ergeben sich die grundle-
genden Anforderungen faktisch aus Anhang I der genannten Richtlinie. Die
Bezeichung ,,grundlegend* legt bereits nahe, dass die Formulierung der An-
forderungen eher unspezifisch bleibt:

I. Allgemeine Anforderungen

2 Ausnahmen bilden Sonderanfertigungen und fiir klinische Priifungen bestimmte
Medizinprodukte.
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. vertretbar minimierte Gefdhrdung von Patienten, Anwendern und
Dritten

Auslegung nach den Grundsétzen der integrierten Sicherheit (Beseiti-
gung oder Minimierung von Risiken; angemessene Schutzmafinahmen
und Alarmvorrichtungen; Information iiber Restrisiken)

Erfiillung der Leistungsangaben des Herstellers

keine Anderungen bei normalen Einsatzbedingungen

keine Anderungen bei Lagerung/Transport

keine unvertretbaren Risiken

nforderungen an Auslegung und Konstruktion

Chemische, physikalische und biologische Vertréglichkeit der Pro-
dukte und verwendeten Werkstoffe

Infektion und mikrobakterielle Kontamination: geeignete Verpackung,
validierte Sterilisationsverfahren, minimierte Infektionsrisiken
Konstruktion und Umgebungsbedingungen: sichere Anschliisse, EMV,
Brand- und Explosionsschutz

Produkte mit Messfunktion: angemessene Genauigkeit und Konstanz,
ergonomische Auslegung

keine gefdhrdende Strahlenemission, optische oder akustische Anzeige
der Strahlenemission, umfassend Dokumentation

Anforderungen an Produkte mit externer oder interner Energiequelle:
keine Risiken durch Softwarefehler, Ladezustandsanzeige bei Akkus,
Alarmsystem bei Energieausfall, elektromagnetische Abschirmung

. Kennzeichnung der Produkte und Inhalte der Gebrauchsanweisung.

Erstmals muss nach dem MPG der Nachweis erbracht werden, dass das Pro-
dukt die vom Hersteller angegebene Zweckbestimmung erfiillt. Es stehen
nicht mehr ausschliesslich Sicherheitsfragen und Dokumentationspflichten im
Mittelpunkt.

20.2.3 Risikoklassen

Mediz

inprodukte werden gem#f Anhang IX der Richtlinie 93/42/EWG in

vier Risikoklassen I, Ila, IIb und III eingeteilt. Der Hersteller ist fiir die
richtige Klassifizierung seines Produkts verantwortlich. Die Klassifizierung
orientiert sich dabei an 18 Regeln mit folgenden Hauptkriterien:

Dauer der Anwendung,

Kontakt oder Wechselwirkung mit dem Korper,

Kontakt mit verletzter Haut,

invasiv oder nichtinvasiv,

Implantation in den Korper,

Kontakt mit lebenswichtigen Organen (ZNS, Herz, Kreislauf),
Abgabe von Energie oder Substanzen in oder an den Korper.
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Die Anwendung der Regeln richtet sich nach der Zweckbestimmung der Pro-
dukte. Produktkombinationen und Zubehtr werden unabhéngig voneinander
jeweils einzeln klassifiziert. Software, die ein Produkt steuert oder dessen
Anwendung beeinflusst, wird derselben Klasse zugeordnet wie das Produkt.

Wenn auch nur eine Komponente einer Gerdtekombination keine CE-
Kennzeichnung trigt, muss ein komplettes Konformitétsbewertungsverfah-
ren entsprechend der Zweckbestimmung der Gerdtekombination durchgefiihrt
werden.

20.2.4 Konformitidtsbewertungsverfahren

In der EG-Konformititserklirung wird die Ubereinstimmung der Medizin-
produkte mit den einschligigen Bestimmungen der Richtlinie 93/42/EWG
sichergestellt und erkldrt. Das anzuwendende Konformitéitsbewertungsver-
fahren orientiert sich an den obigen Risikoklassen. Die Alternativen fiir Pro-
dukte der verschiedenen Klassen sind in Abb. 20.1 skizziert und werden in
Anhéngen zur Richtlinie spezifiziert.

Bei Medizinprodukten der Klassen Ila, IIb und IIT sind demnach ver-
schiedene Formen von Qualitéitssicherungssystemen (QS-Systemen) erforder-
lich. Wesentliches Element eines jeden QS-Systems ist die Zusicherung, ,ein
systematisches Verfahren einzurichten und auf dem neuesten Stand zu halten,
mit dem Erfahrungen mit Produkten in den der Herstellung nachgelagerten
Phasen ausgewertet werden, und Vorkehrungen zu treffen, um erforderliche
Korrekturen durchzufithren. Diese Zusicherung schliefit die Verpflichtung des
Herstellers ein, die zustédndigen Behorden unverziiglich iiber folgende Vor-
kommnisse zu unterrichten, sobald er selbst davon Kenntnis erlangt hat:

EG-Konformitéats- . EG-Konformitéts- EG-Konformitats-
N . EG-Konformitéts- = M
erklarAlAJng. E(%-Baumuster- EG-Ffrufung erklarung erklarung ) erklarung (VII)
Vollstandiges prafung (I11) geman IV QS Produktion (V) QS Produktion  Herstellerdekla-
QS-System (Il) (\'D)] ration
it Ausl -

Klasse Il prdung o
oder . . .

Klasse llb | Rt
oder . .
oder . .
oder . .

Klasse lla | |
oder . .
oder . .

Klasse | .

Abb. 20.1. Alternative Konformitéitsbewertungsverfahren fiir die verschiedenen
Risikoklassen
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(i) jede Funktionsstorung oder jede Anderung der Merkmale und/oder der
Leistung sowie jede Unsachgeméfiheit der Kennzeichnung oder der Ge-
brauchsanweisung eines Produkts, die zum Tode oder einer schwerwiegen-
den Verschlechterung des Gesundheitszustands eines Patienten oder eines
Anwenders fiihren kann oder gefiihrt hat;

(ii) jeder Grund technischer oder medizinischer Art, der aufgrund der unter
Ziffer (i) genannten Ursachen durch die Merkmale und Leistungen des
Produkts bedingt ist und zum systematischen Riickruf von Produkten
desselben Typs durch den Hersteller gefithrt hat.«

Bei den EG-Konformitétserklarungen nach den Anhéngen IT (Vollstindiges
QS-System), V (QS-Produktion) und VI (QS-Produkt) reicht der Hersteller
einen Antrag auf die Bewertung des Qualitdtssicherungssystems bei einer be-
nannten Stelle ein, der diese Zusicherung enthélt. Entsprechend muss dann
auch eine formliche Uberpriifung (,,Audit“) durch die benannte Stelle erfol-
gen. Bei der EG-Priifung nach Anhang IV hingegen sichert der Hersteller
selbst zu, ohne von einer benannten Stelle zertifiziert zu werden.

Das QS-System fufit auf einer geordneten Dokumentation (Qualititsziele
und Organisation des Unternehmens, ausfiihrliche Beschreibungen, Konstruk-
tionsunterlagen, Angabe der anzuwendenden Normen, Ergebnisse der Risiko-
analyse, Kontrolltechniken, klinische Daten, etc.). Wahrend sich die Elemente
des vollstandigen QS-Systems auf alle Stufen von der Auslegung bis zur End-
kontrolle beziehen, wirkt die QS Produktion nur auf der Ebene der Herstel-
lung (auch Verfahren zur Produktidentifizierung!, Sterilisation) und Endkon-
trolle, die QS-Produkt sogar nur auf der Ebene der Endkontrolle des Pro-
dukts.

Bei der EG-Baumusterprifung stellt die benannte Stelle die Ubereinstim-
mung mit den einschlidgigen Bestimmungen der Richtlinie 93/42/EWG an
einem représentativen Exemplar des Produkts fest und bescheinigt diese. Im
Wesentlichen wird die Dokumentation und die Ubereinstimmung des Bau-
musters mit der Dokumentation bewertet. Die benannte Stelle fithrt Priifun-
gen und Tests durch oder ldsst diese durchfiihren.

Bei der EG-Priifung nach Anhang IV gewihrleistet und erklért der Her-
steller, dass die Produkte mit dem in der EG-Baumusterpriifung beschriebe-
nen Exemplar iibereinstimmen. Dabei kann entweder jedes einzelne Produkt
gepriift werden oder eine statistische Uberpriifung erfolgen.

20.2.5 Betreiberverordnung iiber aktive Medizinproduke

Aus einer im MPG motivierten Verordnung gehen einige Vorschriften an Be-
treiber von aktiven Medizinprodukten hervor®. Es wird inbesondere gefordert,
dass

3 Aktive Medizinprodukte sind solche, die durch eine Stromquelle oder eine andere
Energiequelle betrieben werden.
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e der Anwender ausreichend ausgebildet und in die Funktion des Produkts
eingewiesen sein muss,

e der Anwender sich von der Funktionsfihigkeit und dem ordnungsgeméfien
Zustand des Medizinprodukts iiberzeugen muss,

e regelméfige Sicherheitskontrollen durch den Hersteller stattfinden und

o (beispielsweise fiir Lasergeriite) ein Medizinproduktebuch gefiihrt werden
muss.

20.2.6 Fir die klinische Priifung bestimmte Produkte

Fiir Produkte, die fiir eine klinische Priifung vorgesehen sind, gibt es spezielle
Regelungen. Allgemein wird die sicherheitstechnische Unbedenklichkeit unter
Beriicksichtigung des Stands der Technik sowie der Arbeitsschutz- und Un-
fallverhiitungsvorschriften vorausgesetzt. Die klinische Priifung muss durch
einen namentlich benannten Arzt oder eine entsprechend qualifizierte Person
erfolgen.

Um das Produkt auch ohne CE-Kennzeichnung einsetzen zu diirfen, ist
nach Anhang VIII der Richtlinie 93/42/EWG vor allem ein Priifplan mit
Angaben zu dem Ziel, zu den wissenschaftlichen, technischen und medizini-
schen Griinden und zum Umfang der Priifungen erforderlich. Aulierdem wird
eine Genehmigung durch die Ethikkommission verlangt. Der Patient muss
seine Einwilligung erkléren. Die klinischen Priifungen miissen unter ahnlichen
Bedingungen durchgefiihrt werden, wie sie fiir die normalen Einsatzbedingun-
gen des Produktes gelten.

20.3 Technische Normen fiir medizinische Laser

Die grundlegenden Anforderungen werden in technischen Normen konkreti-
siert (Abb.20.2). Die Anwendung der Normen bleibt dabei freiwillig; der
Hersteller kann auch von den Normen abweichen. Dann liegt die Beweislast

EG-Richtlinie Harmonisierte Normen
| |
Grundlegende Technische
Anforderungen ¢ ’ Konkretisierungen
Nationales Recht Deutsche Normen
verbindliche freiwillige
Erfiillung Anwendung

Abb. 20.2. Veranschaulichung der ,Neuen Konzeption“ der EG und Umsetzung
in nationales Recht
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fiir die Einhaltung der grundlegenden Sicherheitsanforderungen bei ihm. Die
benannten Stellen stellen die Konformitéat mit den EG-Richtlinien fest.

Nationale, européische und internationale Normen kénnen in ihrer jeweils
aktuellen Fassung vom Beuth Verlag bezogen werden, der organschaftlich
mit dem Deutschen Institut fiir Normung e.V. verbunden ist. Bei Recherche
nach den Stichworten Laser/Laseranlagen/Lasergerite findet man auf dessen
Homepage (http://www.beuth.de) insgesamt 41 Normen. Die fiir den medi-
zinischen Bereich interessantesten sind mit Status und Ausgabedatum in
Tabelle 20.1 zusammengestellt.

Tabelle 20.1. Zusammenstellung einiger technischer Normen, die explizite Regeln
fiir Laser enthalten (Stand: 30.1.1998)

Norm Status Titel Ausgabe
DIN EN Norm Laser und Laseranlagen — Lasergerite — 1994-11
31252 Mindestanforderungen an die Dokumentation

(ISO 11252:1993)
DIN EN Norm Medizinische elektrische Geréte — 1996-12
60601-2-22 Teil 2: Besondere Festlegungen fiir die Sicher-

heit von diagnostischen und therapeutischen

Lasergeriten (IEC 60601-2-22 1995)
DIN EN Norm Sicherheit von Lasereinrichtungen — 1997-03
60825-1 Teil 1: Klassifizierung von Anlagen, Anfor-

derungen und Benutzerrichtlinien

(IEC 60825-1:1993)
DIN IEC Entwurf Entwurf IEC 60825-5 — 1996-07
76/136/CD Teil 5: Checkliste fiir Hersteller

fur TEC 60825-1

(IEC 76/136/CD:1996)

DIN EN Norm Optik und optische Instrumente — Laser und  1995-02
ISO 11145 Laseranlagen — Begriffe und Formelzeichen
(ISO 11145:1994)
ISO 11145 ISO- Optics and optical instruments — Lasers and 199411
Norm laser-related equipment — Vocabulary

and symbols
DIN V 18734 Vornorm Laser und Laseranlagen; Medizinisch-thera- 1991-01
peutische Lasergerite; Qualitdts- und sicher-
heitstechnisvhe Anforderungen
DIN EN Entwurf Optik und optische Instrumente — Laser 1997-12
ISO 11990 und Laseranlagen — Bestimmung der Laser-
resistenz des Schaftes von Trachealtuben
(ISO/DIS 11990:1997)
DIN V 18735 Vornorm Laser und Laseranlagen; Zubehor fiir 1991-04
medizinische Lasergerite; lasergeeignete
Oberfliachen fiir chirurgische Instrumente
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Am Beispiel der DIN ENISO 11145 wurde auch die internationale Norm
mit angegeben. Einige internationale Normen gibt es nur in englischer
Sprache.

In vielen Normen wird auf weitere Normen verwiesen, die allgemeineren
Charakter haben und fiir alle elektrotechnischen Gerédte und Verfahren von
Bedeutung sind. Einige davon sind in Tabelle 20.2 aufgefiihrt.

Tabelle 20.2. Technische Normen allgemeinen Charakters (Stand: 30.1.1998)

Norm Status Titel Ausgabe

DIN 60601-1 Norm  Sicherheitsanforderungen an medizinische 1992-12
elektrische Systeme
DIN EN 207 Norm  Personlicher Augenschutz; Filter und Augen- 1993-12

schutz gegen Laserstrahlung (Laserschutz-
brillen)

20.3.1 Bezeichungen

Die Bezeichnungen der Normen mit Namenskiirzeln und Nummern sollten
aus den folgenden Erlduterungen unter Beriicksichtigung von Tabelle 20.3
klar werden. DIN-Normen sind vom Deutschen Institut fiir Normung e.V.
herausgegebene Normen. Viele der Normen basieren auf von der ISO und
der TEC herausgegebenen internationalen Normen und sind entsprechend
gekennzeichnet. Die européischen Normen, die von der CEN/CENELEC her-
ausgegeben werden, orientieren sich an den ISO-Normen. Es werden jedoch
auch spezifische européische Normen erarbeitet, wenn die internationalen
Normungsorganisationen noch keine geeigneten Ergebnisse vorlegen kénnen.

Viele DIN-Normen tragen aufler den obigen Bezeichnungen noch eine
VDE-Nummer, wenn sie gleichzeitig zu den vom Verband Deutscher Elekt-
rotechniker e.V. genehmigten VDE-Bestimmungen gehoéren. Eine Vornorm

Tabelle 20.3. Erklarung der in den Normenbezeichungen genannten und einiger
weiterer Abkiirzungen

Akronym Beizeichnung

DIN Deutsches Institut fiir Normung e.V.

EN Européische Norm

IEC Internationale Elektrotechnische Kommission
ISO Internationale Organisation fiir Normung

\% Vornorm

CEN Européisches Komitee fiir Normung

CENELEC Européisches Komitee fiir Elektrotechnische Normung




20 Lasersicherheit Geréitetechnik 443

war bis etwa Mérz 1985 eine Norm, zu der noch Vorbehalte hinsichtlich der
Anwendung bestanden und nach der versuchsweise gearbeitet werden konn-
te. Seit April 1985 wird eine Vornorm nicht mehr als Norm herausgegeben,
sodass auch Arbeitsergebnisse, zu deren Inhalt noch Vorbehalte bestehen
oder deren Aufstellungsverfahren gegeniiber dem einer Norm abweicht, als
Vornorm herausgegeben werden kénnen.

Ein Normentwurf ist das vorldufig abgeschlossene Ergebnis einer Nor-
mungsarbeit, das in der Fassung der vorgesehenen Norm der Offentlichkeit
zur Stellungnahme vorgelegt wird.

20.3.2 Die zehn Grundgedanken der Normung
Das DIN orientiert seine Arbeit an zehn Grundgedanken:

1. Freiwilligkeit,

2. Offentlichkeit: alle Normungsvorhaben und Entwiirfe zu DIN-Normen
werden oOffentlich bekanntgemacht. Das DIN informiert iiber alle techni-
schen Regeln in Deutschland, einschliefllich der vom Staat herausgegebe-
nen Gesetze und Verordnungen mit technischem Inhalt;

Beteiligung aller interessierten Kreise,

Einheitlichkeit und Widerspruchsfreiheit,

5. Sachbezogenheit: Die DIN-Normen sind als Niederschrift des technischen
Erfahrungsstands zu verstehen;

6. Konsens,

7. Ausrichtung am Stand der Technik: Die DIN bewegt sich in dem Rah-
men, den die naturwissenschaftliche Erkenntnis vorgibt. Es sorgt fiir die
schnelle Umsetzung neuer Erkenntnisse in DIN-Normen;

8. Ausrichtung an den wirtschaftlichen Gegebenheiten: Jede Normensetzung
wird auf ihre wirtschaftlichen Wirkungen hin untersucht. Es wird nur das
unbedingt Notwendige genormt. Normung ist kein Selbstzweck;

9. Ausrichtung am allgemeinen Nutzen: Ausgehend von der naturwissen-
schaftlichen Erkenntnis haben DIN-Normen gesamtgesellschaftliche Ziele
einzubeziehen. Es gibt keine wertfreie Normung. Der Nutzen fiir alle steht
iiber dem Vorteil einzelner;

10. Internationalitét: Ziele der DIN sind ein von technischen Hemmnissen
freier Welthandel. Insbesondere die Européische Union bedarf einheit-
licher Normen.

=

20.3.3 Die Norm DIN EN 60825-1

Die Norm iiber die Sicherheit von Lasereinrichtungen beschéftigt sich im
Teil 1 mit der Klassifizierung von Anlagen, Anforderungen fiir die Herstellung
von Anlagen und Benutzerrichtlinien. Es handelt sich um die Ubersetzung der
internationalen Norm TEC 825-1.
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In dieser Norm werden Werte fiir die maximal zuléissige Bestrahlung (MZB
in J/m?) angegeben. Die MZB-Werte stellen die maximalen Werte dar, denen
das Auge oder die Haut ausgesetzt werden kénnen, ohne dass damit Verlet-
zungen unmittelbar oder nach einer langen Zeit verbunden sind. Die Norm
legt auch die Grenzwerte der zugéinglichen Strahlung fiir die verschiedenen
Laserklassen 1, 2, 3A; 3B und 4 fest. Diese Klassifizierung ist nicht Gegen-
stand dieses Kapitels und wird im Folgenden als bekannt vorausgesetzt.

Neben der Verpflichtung der Hersteller zur richtigen Klassifizierung von
Lasereinrichtungen werden auch konkrete Konstruktionsanforderungen be-
nannt: So ist fiir jede Lasereinrichtung ein Schutzgehduse vorgeschrieben,
fiir dessen Offnung, beispielsweise zu Servicezwecken, ein Werkzeug erforder-
lich sein muss. An Abdeckplatten von Schutzgehdusen muss eine Sicher-
heitsverriegelung angebracht sein, wenn durch Entfernen der Abdeckplatte
Strahlung der Klassen 3B oder 4 zuginglich wird. Durch die Offnung darf
keine Strahlung austreten, die die Grenzwerte der zuldssigen Strahlung der
Klasse 3A iibersteigt.

Fiir Laser der Klassen 4 und 3B, ausser der Klasse 3B, mit nicht mehr
als 5-mal dem Strahlungsgrenzwert der Klasse 2 im Wellenlédngenbereich von
400-700 nm, gibt es weitere Regelungen: Diese Laser miissen einen Steck-
verbinder fiir eine fernbedienbare Sicherheitsverriegelung, einen abziehbaren
Schliissel als Hauptschalter und eine ausfallsichere und redundante, optische
oder akustische Emissionswarneinrichtung besitzen. Bedieneinrichtungen mit
mehr als 2m Abstand bendtigen eine Strahlungs-Warneinrichtung. Weiterhin
muss ein Strahlfinger oder Abschwicher dauerhaft befestigt sein, der in der
Lage ist, fiir Personen den Zugang zu Laserstrahlung iiber den Strahlungs-
grenzwerten fiir die Klassen 1, 2 und 3A zu verhindern.

Alle in einer Lasereinrichtung eingebauten Beobachtungsoptiken, Offnun-
gen oder Anzeigeschirme miissen eine Strahlddmpfung enthalten, die aus-
reicht, zugingliche Strahlung iiber den Grenzwerten fiir die Klasse 1 zu ver-
hindern.

Weitere ausfiihrliche Abschnitte der Norm befassen sich mit der Beschil-
derung von Lasern und den Informationen, die der Hersteller dem Benutzer
iibergeben muss.

Normen diirfen nur im Original gelesen werden. Deshalb sollten die hier
herausgestellten Inhalte dieser Norm lediglich als subjektive Bewertung der
tatsédchlichen Bedeutung verstanden werden.

20.3.4 Die Vornorm DIN V 18734
(Medizinisch-Therapeutische Lasergeriite)

Diese Norm verweist in groffen Teilen auf die Norm DIN IEC 601-1 (VDE 0750
Teil 1: Sicherheit elektromedizinischer Geréte; allgemeine Festlegungen), ent-
hélt aber dariiber hinaus auch weitere Festlegungen im Sinne der VBG 93.
Sie gilt fiir gerétespezifische Anwendungen von medizinischen Lasern ein-
schliellich des dafiir notwendigen Zubehors wie Strahlfiihrungs- und Ap-
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plikationssysteme. Neben Qualitdts- und Sicherheitsanforderungen enthilt

sie auch umfangreiche Festlegungen zu Umweltbedingungen fiir Transport,

Lagerung und Aufstellung, sowie fiir Anwendung und Instandhaltung.
Einige interessante Festlegungen sind die folgenden:

e Fiir Strahlfiihrungssysteme (Glasfasern, Gelenkspiegelarme) wird eine
hinreichende Bestrahlungsfestigkeit gefordert. Diese , ist gegeben, wenn
im Fehlerfall, u.a. erkennbar durch Ausfall des Zielstrahls am Auftreff-
punkt, in der Zeit von 2s, die der Anwender bei sachgeméfiem Vorgehen
vom Erkennen des Fehlers bis zum Abschalten des Behandlungsstrahls
benétigt, keine Schiadigung am Patienten auftritt.®

e Grenzabweichungen fiir die Applikationsparameter:

Laserleistung: £20%,

— gemittelte Pulsenergie: +20%,

Pulsenergie fiir den Einzelpuls: £50%,

— Applikationsdauer: +20%,

die einer Pulsenergie zugeordnete Pulsdauer: +50%,

Bestrahldurchmesser: > 2mm: £20% und < 2mm: £50%.

e Fin eingesetzter Zielstrahl muss mit dem Applikationsstrahl koaxial sein
und im Auftrettpunkt je nach Bestrahldurchmesser um maximal 20%
(> 1mm) bzw. 50% (< 1mm) lateral abweichen.

In der Norm werden auflerdem verschiedene Schalter (Freigabeschalter, Aus-
loseschalter, Schliisselschalter, Notausschalter) benannt, die eine versehent-
liche Laserapplikation verhindern sollen.

Auch hier sei erwdhnt, dass die herausgestellten Punkte einer subjektiven
Auswahl entsprechen.

Literatur

1. Kindler M, Menke W (1995) Medizinproduktegesetz - MPG, Kommentierte Aus-
gabe mit Arbeitshilfen und Materialien. ecomed, Landsberg/Lech

2. DIN-VDE-Taschenbuch, DKE-Auswahlreihe (1995) Laser, Sicherheitstechnische
Festlegungen fiir Lasergerite und -anlagen. VDE-Verlag, Beuth

3. http://www.beuth.de
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