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EINLEITUNG

Erkrankungen der Retina fiihren hdufig zu einer Verschlechterung des Sehvermdgens, bis
hin zur Erblindung. Um rechtzeitig mogliche Therapien zu starten und
Krankheitsverldufe besser erforschen zu konnen, ist eine stindige Weiterentwicklung der

diagnostischen Moglichkeiten wichtig.

Moderne Gerite wie der SLO/OCT-Aufbau (Scanning Laser Ophthalmoskop, engl.
Scanning Laser Ophthalmoscope / Optische Kohdrenz Tomografie, engl. Optical
Coherence Tomography) am Zentrum fiir Biomedizinische Technik und Physik an der
Medizinischen Universitit Wien sind in der Lage einzelne Fotorezeptoren abzubilden
(mit Sum Transversalauflosung). Die Technik der Bildgebung ist bereits soweit
fortgeschritten, dass das untersuchte Auge selbst die Auflésung der Retina-Bilder am
starksten limitiert. Gemeint ist, dass Abbildungsfehler der Augenoptik zu einer
Verformung der Wellenfront des Messstrahls fithren; dies reduziert die Qualitit des

gewonnenen Netzhautbildes.

Die Auflosung schwankt von Proband zu Proband, sie ist stark von den sogenannten
Aberrationen (Abbildungsfehlern) des untersuchten Auges abhingig.
Um die Bildqualitit weiter zu verbessern bzw. das Diagnoseverfahren fiir jeden

zugénglich zu machen, ist daher eine Korrektur dieser Aberrationen erforderlich.

Ein notwendiger Schritt fiir die Kompensation der Abbildungsfehler ist ihre quantitative
Vermessung. Eine Option dies zu tun bietet der sogenannte Hartmann-Shack-
Wellenfrontsensor.

Ein von der Retina diffus reflektierter Messstrahl wird bei diesem Verfahren mithilfe
einer Matrixanordnung kleiner Linsen in Substrahlen aufgeteilt. Diese Linsen haben alle
dieselbe Brennweite und erzeugen auf einer dahinter gelegenen Kamera Fokalpunkte.
Eine einfallende ebene Wellenfront wiirde so als regelméfBiges Punktmuster abgebildet

werden, wobei die Punkte auf den optischen Achsen der Linsen liegen.



Da der Lichtstrahl jedoch zuerst die nicht ideale Augenoptik passieren muss, ist die
Wellenfront verformt, und die Phase der Welle ist ortsabhingig.

Die lokale Neigung der Wellenfront zur Linsenebene fiihrt zu einem Versatz des
Fokalpunktes von der optischen Achse. Gréfle und Richtung des Versatzes sind dabei
proportional zur Neigung; durch Detektieren des Punktversatzes kann man deshalb die

Form der auf diese Weise vermessenen Wellenfront rekonstruieren.

Ziel der Diplomarbeit war es, einen Wellenfrontsensor aufzubauen, zu kalibrieren und in
das vorhandene SLO-System zu integrieren. Die Aberrationen von in vivo gemessenen
Augen sollten untersucht werden; insbesondere waren die erhaltenen Daten mit den

Bildern des SLO-Gerits zu vergleichen.

Die ersten vier Kapitel dieser Arbeit beschéftigen sich sowohl mit allgemeinen
physikalischen Grundlagen der Aberrationen, als auch mit Mdglichkeiten zur
Vermessung und Darstellung von Wellenfronten. Obwohl bereits messtechnisch
relevante Problemstellungen des Hartmann-Shack-Sensors (HS-Sensor, HS) diskutiert
werden, sind diese Abschnitte wohl grob dem Uberbegriff ,, Theorieteil* zuordenbar.

Das fiinfte Kapitel erldutert die Kalibrierung des verwendeten Sensors mithilfe von
definierten, sphérischen Wellenfronten und erldutert den Software-Algorithmus und
dessen Fehlerstabilitidt bei der Wellenfrontrekonstruktion. Im darauffolgenden sechsten
Teil wird der HS in das Retina-Diagnosegerit integriert und fiir in vivo Messungen
adaptiert. Die Messergebnisse werden diskutiert. Das anschlieBende neunte Kapitel gibt
einen Uberblick zur behandelten Problemstellung. Ebenso werden Denkanstofe fiir die

zukiinftige Weiterentwicklung des SLO/OCT-Gerits angesprochen.

Ich mochte hiermit die Leserin und den Leser dafiir um Verstindnis bitten, dass ich
zugunsten der Lesbarkeit auf das ,,Gendern® meiner Diplomarbeit verzichtet habe.
Selbstversténdlich sind beide Geschlechter gleichermallen gemeint, auch wenn sie nicht

explizit angesprochen werden.



I. WELLENFRONT!

1. Licht als Welle

“Mit der Entwicklung der Quantentheorie hat sich gezeigt, dass Licht sowohl Teilchen
als auch Welle ist. Die Konzepte von Welle und Teilchen, die einander in der
makroskopischen Welt so offensichtlich widersprechen, verschmelzen offenbar in einem
mikroskopischen Bereich miteinander. Die gleichberechtigte Darstellung von Licht als
Welle und Teilchen wird aber immer fiir denjenigen schwierig bleiben, der intuitiv
zugéngliche Vorstellungen in der Physik bevorzugt.* [Gross 2003].

Eine Welle ist in der Sprache der Physik ein sich rdumlich und zeitlich @nderndes Feld,
das Energie durch den Raum transportiert.

Licht kann als elektromagnetische Welle betrachtet werden, und besteht aus gekoppelten
magnetischen und elektrischen Feldern; deren Entstehung erklért sich aus den Maxwell-
Gleichungen.

Im Gegensatz zu einer mechanischen Welle bendtigt Licht kein Trigermedium und kann
sich daher auch im Vakuum ausbreiten.

Als ein sehr einfaches und anschauliches Beispiel fiir eine Welle gilt die sogenannte
ebene Welle.

Im Falle einer ebenen elektromagnetischen Welle erfolgt die Schwingungsrichtung des

elektrischen und des magnetischen Feldes senkrecht zur Ausbreitungsrichtung der Welle.

2. Definition und Ausbreitung einer Wellenfront

Als Wellenfront wird bei der Wellenausbreitung jene Fliche bezeichnet, deren Punkte die
gleiche Laufzeit zu einem Sender (z.B. Lichtquelle) und damit die gleiche Phase der
Schwingung besitzen.

Eine Wellenfront breitet sich in Richtung der Fldchennormalen mit der jeweiligen

Ausbreitungsgeschwindigkeit der Welle aus.

" Das Kapitel wurde hauptsichlich nach [Born 1999], [Bergmann 1993], [Hecht 2001] erstellt.
Ausfiihrlichere Behandlungen der besprochenen Themen finden sich in diesen Biichern.



Unterschiedliche Eigenschaften des Senders sowie des Mediums, in dem die
Wellenausbreitung stattfindet, formen die Wellenfront.
Als einfaches Fallbeispiel seien kugelformige Wellenfronten erwéhnt, welche beim

Betrieb einer isotropen, homogenen Punktlichtquelle entstehen (siehe Abb.1).

Sphirische Wellenfront

Lichtstrahl

Wellenfront

Abb.1 Punktlichtquelle mit spharischer Wellenfront

Nach dem Huygens’schen Prinzip kann jeder Punkt einer Wellenfront als Ausgangspunkt
einer kugelformigen Elementarwelle betrachtet werden.

Aus der Uberlagerung dieser Elementarwellen resultiert eine neue Wellenfront.

Brechung und Beugung des Lichtes sind ebenfalls anhand dieses Prinzips erlduterbar,
weshalb  viele Computeralgorithmen diese Methode zur Beschreibung der
Wellenfrontausbreitung verwenden. Dabei konnen Spezialfille mit einfachen

Wellenfronten direkt berechnet werden.

Betrachtet man nun eine sphirische Wellenfront, so behilt diese ihre Form, sofern sich
die Energie gleichméBig in alle Raumrichtungen ausbreiten kann. Die Energicausbreitung
des Lichtes beschreibt man anhand von Lichtstrahlen; sie erfolgt in Richtungen, die
normal auf die von der Wellenfront definierte Tangentialebene stehen.

Deshalb sind bei der ebenen Wellenfront die Strahlen parallel zueinander.

Man spricht in diesem Zusammenhang bei dieser Form von Lichtwellen auch von

kollimiertem Licht.



Néherungsweise kann die Vorstellung einer ebenen Welle auf Ausschnitte sphérischer
Wellenfronten mit grofem Kriimmungsradius angewendet werden. Bei vielen Objekten
des Alltags sind die optischen Distanzen ausreichend gro und lassen daher eine

Approximation durch ebene Wellenfronten zu (z.B. die Lichtstrahlen unserer Sonne).

II. STORUNGEN DER WELLENFRONT UND ABBILDUNGSFEHLER?

Abweichungen von der idealen optischen Abbildung fiihren zu Aberrationen der
Wellenfront. Einige Abbildungsfehler lassen sich im Rahmen der geometrischen Optik
behandeln. Es folgt eine theoretische Behandlung der Aberrationen sowie deren Relevanz

fiir die Ophthalmologie.

1. Optische Abbildung und Beugung

Objekte des Alltags wie eine Blume oder auch ein Mensch kénnen als Ansammlung von
kleinen Punktlichtquellen (Objektpunkten) aufgefasst werden, die entweder selbst

leuchten oder Licht reflektieren.

Die Erzeugung von einem Bild eines Objekts mit der Hilfe eines optischen Systems
(bestehend z.B. aus brechenden Medien) wird optische Abbildung genannt. In einem
idealen System wird jeder Punkt des Objektraumes ideal (stigmatisch) in den Bildraum

abgebildet (siche Abb.2).

? Das Kapitel wurde hauptsichlich nach [Born 1999], [Meschede 2002], [Hecht 2001], [Litfin 2005]
erstellt. Ausfithrlichere Behandlungen der besprochenen Themen finden sich in diesen Biichern.
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An eine ideale optische Abbildung werden folgende Anforderungen gestellt:

1. Alle Strahlen eines Objektpunktes, die ein optisches System durchqueren, werden in

einem Bildpunkt vereinigt.

2. Objektebenen werden im Bild wieder als Ebenen abgebildet (Allgemeiner: Objekt-
flichen werden in dhnliche Bildfldchen abgebildet).

3. Die BildgrdBe ist proportional zur Objektgrofe.

P(

‘ Optisches System ‘

Abb.2 Optische Abbildung eines Punktes. Ein Teil der von P ausgehenden Strahlen konvergiert in P’.

Optische Systeme dienen dazu eine eintreffende Wellenfront umzuformen, oftmals mit

dem Ziel ein Bild des betrachteten Objekts zu erzeugen.

Reale optische Systeme sind nicht in der Lage das gesamte emittierte Licht einzufangen,
nur ein Teil der Wellenfront wird gesammelt. Deshalb kommt es an den Ridndern der

abbildenden Optik zu einem weiteren Phdnomen der Optik: der Beugung.
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1.1 Beugungsbegrenzte Abbildungen

Aufgrund der Wellennatur des Lichtes werden Lichtstrahlen an einem Hindernis (z.B.
optische Blende) ,,abgelenkt*. Diese Ablenkung folgt aus der Uberlagerung (Interferenz)
der Elementarwellen (nach dem Huygens’schen Prinzip). Das Bild eines Lichtpunktes,
das durch ein optisches System mit kreisformiger Apertur endlicher GroB3e entsteht, ist
deshalb kein Punkt, sondern ein Beugungsscheibchen (Airy-Scheibchen). Dieses besteht
aus einem zentralen kreisformigen Fleck, der mit konzentrischen Beugungsringen

umgeben ist. [Blendoweske 2004], [Hecht 2001]

1.2 Abbildungen mit diinnen Linsen

Ist die Lichtwellenldnge sehr klein, verglichen mit den Hindernissen und Aperturen im
Lichtweg, dann kann die Beugung vernachldssigt werden. Die Lichtausbreitung lésst sich
mit dieser Ndherung (geometrische Optik) mithilfe der geradlinigen Ausbreitung von
Lichtstrahlen beschreiben. Mit Spiegeln und Linsen konnen (durch Reflexion und
Brechung) Bilder erzeugt werden. Im Folgenden wird die Bildkonstruktion durch eine

diinne Sammellinse erldutert (siche Abb.3).

Bildkonstruktion mit Sammellinse

-

\ZI F*
optische

3
Achse F

Bild

Abb.3 Geometrische Konstruktion eines Bildes mit einer diinnen Sammellinse
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Als Hauptebenen bezeichnet man den &quivalenten Ort der Brechung der
achsenparallelen, einfallenden Lichtstrahlen. Man betrachtet zur Veranschaulichung der
Brechung eines beliebigen, einfallenden, paraxialen Strahls in einem optischen System
die Brechung des Strahles an diesen Hauptebenen. Fallen die Strahlen in einem gewissen

Abstand zur optischen Achse ein, so ist diese Betrachtung nicht mehr zuldssig (siehe 2.1).

Bei einer diinnen Linse kann man fir die Bildkonstruktion annehmen, dass die
einfallenden Lichtstrahlen nur einmal gebrochen werden, und zwar an der sogenannten
Mittelebene (Ebene, die senkrecht auf die optische Achse steht und die Linsenmitte

beinhaltet).

Bei einem unendlich weit entfernten Objekt liegen die Lichtstrahlen parallel zueinander
und das Licht wird in der Brennebene fokussiert. Wenn sich ein Objekt hingegen im

Abstand g (Gegenstandsweite) von der Mittelebene der Linse befindet, so wird es im

Abstand b (Bildweite) dahinter abgebildet.

Die folgenden Betrachtungen sind zuldssig bei der Beschrinkung auf sogenannte
paraxiale Strahlen (Strahlen, die kleine Winkel mit der optischen Achse einschlieflen)
und sehr diinne Linsen.

Die in der Abb.3 gezeigte Sammellinse fokussiert achsenparallele Strahlen im Abstand

f (Brennweite) in den sogenannten Brennpunkt. Auf jeder Seite einer Linse befindet

sich ein solcher Brennpunkt. Aufgrund der Umkehrbarkeit des Lichtwegs verlassen
Lichtstrahlen, die vom ersten Brennpunkt F ausgehen, die Linse als achsenparallele
Strahlen. Im zweiten Brennpunkt F’ werden einfallende, achsenparallele Strahlen

fokussiert.

Es gilt die Linsengleichung: =—+

og | —
S|~

1
f

Mithilfe der drei vom Objektpunkt ausgehenden sogenannten Hauptstrahlen kann die

Position des entsprechenden Bildpunktes konstruiert werden.
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1. Der sogenannte achsenparallele Strahl wird an der Mittelebene so gebrochen, dass er
die optische Achse im zweiten Brennpunkt F’ schneidet.

2. Der zentrale Strahl oder Mittelpunktstrahl durchlduft den Linsenmittelpunkt
unabgelenkt.

3. Ein Brennpunktstrahl durchliduft den ersten Brennpunkt und verlduft nach Verlassen
der Linse parallel zur optischen Achse.

Die Sammellinse erzeugt von einem Objekt, das vor der Linse liegt (wie in Abb.3) ein

verkehrtes, reelles Bild mit dem Vergroferungsmalstab V, wobei V' = _b gilt.
g

[Tipler 1994]
2. Abbildungsfehler

Mit diinnen, sphédrischen Linsen und achsennahen Strahlen kann man anndhernd ideale
Abbildungen erzeugen. In der Praxis treten jedoch Abweichungen von diesen
idealisierten Bedingungen auf.

Liegen sogenannte Aberrationen (der Wellenfront) vor, so ist eine Abbildung nicht ideal.
Es lassen sich zwei grole Gruppen von Bildfehlern unterscheiden: die auf Licht-
dispersion (Abhdngigkeit des Brechungsindex von der Wellenldnge) beruhenden,
chromatischen Aberrationen und die monochromatischen Aberrationen.

Letztere sind wiederum in zwei Kategorien einteilbar:

Konvergieren die Lichtstrahlen nicht exakt zu einem Punkt, so spricht man von
Schirfefehlern. Dazu gehdren z.B. sphirische Aberration, Koma und Astigmatismus.
Sogenannte Lagefehler verdndern die Geometrie des Bildes in Bezug auf Mallstabstreue
und Lage der Ebenen; Bildwolbung und Verzeichnung gehoren dieser Gattung der

Abbildungsfehler an.
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2.1 Sphirische Aberration

Die sphédrische Aberration (auch Kugelgestaltfehler) bewirkt, dass achsenparallele
Strahlen nach Durchlaufen des optischen Systems nicht die gleiche Schnittweite haben
(siche Abb.4).

Typischerweise ist die Abweichung vom idealen Sollschnittpunkt umso gréfer, je weiter
der einfallende Strahl von der optischen Achse entfernt ist. Fiir nichtparaxiale Strahlen

gibt es eine Abhiingigkeit der Brennweite von der Blendendffnung (Offnungsfehler).

/ Sphirische
] \ Aberration

Paraxialer Brennpunkt

Abb.4 Sphirische Aberration

Den Abstand zwischen dem paraxialen Brennpunkt und dem Achsenschnittpunkt eines

Strahls nennt man sphéarische Langsaberration.

Wird ein Schirm an die Stelle des paraxialen Brennpunktes gehalten, so ergibt die Hohe,

in der ein Lichtstrahl diesen Schirm schneidet, die sogenannte sphérische Queraberration.

Sphérische Aberration verschiebt Licht in die dulleren Ringe des Airy-Scheibchens.
Durch Verringerung der Linsen6ffnung (Abblenden) ldsst sich dieser Abbildungsfehler
reduzieren, gleichzeitig wird dabei jedoch auch die in das System eintretende Lichtmenge

reduziert.
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2.2 Koma

Liegt ein abzubildender Objektpunkt nicht auf der optischen Achse, so wird das auf der
Bildseite gelegene Strahlenbiindel asymmetrisch (Asymmetriefehler).

Die erzeugte Bildfigur hat Kometengestalt; diese gibt dem Abbildungsfehler den Namen
Koma (siche Abb.5).

Die Ursache fiir diesen Asymmetriefehler liegt darin, dass eigentlich nur im achsennahen
Gebiet die Hauptebenen als Ebenen betrachtet werden konnen; in Wirklichkeit sind diese
Hauptflichen gekriimmt.

Liegt der Objektpunkt auf der optischen Achse, so hat dieser Umstand keine
Konsequenzen. Fallen aber Strahlen schrig ein und liegt der Objektpunkt auBBeraxial, so
tritt Koma auf.

Es konnen Strahlen der sogenannten Meridionalebene (Tangentialebene) sowie der
Sagittalebene unterschieden werden. Die Meridionalebene wird mithilfe der optischen
Achse und des Objektpunktes konstruiert. Jede darauf senkrechte Ebene ist eine
Sagittalebene.

Die Strahlen der meridionalen Koma sind asymmetrisch, die der sagittalen symmetrisch.
Meridionalstrahlen, die den Randbereich der Linse durchlaufen, schneiden die Bildebene

ndher an der Achse als paraxiale Strahlen.

Koma

_

\ Schirm

N

Abb.5 Koma
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2.3 Astigmatismus

Wenn ein Objektpunkt seitlich der optischen Achse liegt, so trifft der Strahlenkegel die
Linse asymmetrisch. Der daraus resultierende Abbildungsfehler wird Astigmatismus
genannt. Zur Beschreibung dieses Fehlers werden wieder Meridionalebene (Hauptstrahl,
optische Achse) und Sagittalebene (Normale auf Meridionalebene) verwendet (siche
Abb.6 und Abb.8). Der Hauptstrahl lduft durch die geometrische Mitte der Apertur und
ist in der Sagittalebene enthalten.

Bei schrig einfallenden Strahlen schneiden sich die Meridionalstrahlen (siche Abb.9) in
einem anderen Punkt als die Sagittalstrahlen (siche Abb.7).

So entstehen zwei unterschiedlich gewdlbte Bildschalen (Zweischalenfehler). Auf der
einen Bildschale werden die Punkte als radiale Striche, auf der anderen als tangentiale
Striche abgebildet.

Der hier beschriebene Abbildungsfehler bezieht sich auf sphédrische, symmetrische
Linsen und ist nicht zu verwechseln mit dem visuellen Astigmatismus, der auf der

Asymmetrie von brechenden Oberfldchen basiert (siche 4.2).

Sagittalebene Sagittalstrahlen

Astigmatismus

M...Meridionalstrahl

H...Hauptst

S...Sagittalst F
Paraxialer
Brennpunkt

=

6) 7)
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Meridional-

Meridionalebene strahlen

Astigmatismus

8) 9)
Abb.6,7,8 und 9 Zur Definition von Sagittalebene (Abb.6, blaue Sagittalebene, graue Linsenebene),
Sagittalstrahlen (Abb.7, Sicht von oben), Meridionalebene (Abb.8, blau) und Meridionalstrahlen (Abb.9,
seitliche Ansicht).

M...Meridionalstrahl

H...Hauptstrahl

S...Sagittalstrahl

Schirm

3. Funktion des Abbildungssystems Auge

Ein ideales Auge kann man als ein aberrationsfreies Abbildungssystem betrachten,
welches auf der Retina (Netzhaut) ein ideales Bild eines betrachteten Objekts formt.
Aufgrund der endlichen Apertur des Auges besteht jeder Bildpunkt — selbst beim idealen
Auge — aus einem Beugungsscheibchen (Airy-Scheibchen).

In Wirklichkeit fiihren jedoch UnregelmiBigkeiten der brechenden Oberflichen (Kornea,
Linse) zu verzerrten Abbildungen.

[Porter 2006]

Diverse Studien haben, reprisentativ fiir die Bevolkerung, bereits das Auftreten von
Aberrationen — sowohl in gesunden als auch in kranken Augen — untersucht.

[Thibos 2002], [Porter 2001], [Cheng 2004], [Artal 2002], [Radhakrishnan 2007],
[Salmon 1998], [Iglesias 1998]

Die Qualitdt eines jeden abbildenden Systems kann durch Angabe der
Wellenaberrationen vollstindig beschrieben werden. So ist auch die Abbildung des
menschlichen Auges durch Angabe der Augenaberrationen formulierbar.

Es ist nicht moglich an der Retinaposition einen Schirm zu postieren und mit diesem die

Aberrationen an dieser Stelle zu vermessen. Daher werden diese Aberrationen durch die
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Differenz zwischen einer idealen (ebenen) Wellenfront, welche ihren Ursprung auf der
Retina hat, und der tatsdchlichen, in der Ebene der Pupille gemessenen, Wellenfront

definiert.

Lederhaut Aderhaut

Schlemmkanal

gelber Fleck

Irisfortsétze

Hornhaut

Pupille

vordere Augenkammer

hintere Augenkammer

Ziliarkorper

Sehnerv Glaskorper

Netzhaut

Abb.10 Anatomie des menschlichen Auges (nach [Talos 2009])

In Abb.10 ist die grobe Anatomie des Auges dargestellt.

Bei der Abbildung durch das Auge wird das einfallende Licht zuerst an der Oberflache
der Hornhaut (Kornea) gebrochen und gelangt dann durch die Pupille ins Innere des
Auges.

Gleich hinter der Iris befindet sich die Linse, die an Bindern (Zonulafasern) aufgehdngt
ist. Durch den gallertartigen Glaskorper gelangt das Licht dann zur Netzhaut und wird
dort in elektrische Signale umgewandelt. Der fiir das menschliche Auge wahrnehmbare
Teilbereich des elektromagnetischen Spektrums liegt im Wellenldngenbereich von etwa

400nm bis 700nm.

Im Folgenden werden jene Eigenschaften der einzelnen Komponenten des Auges

besprochen, die auf die Bildgebung Auswirkung haben:
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Ein Tranenfilm sorgt fiir eine glatte Oberfldache, indem er die Kornea bedeckt und damit
deren Unebenheiten ausgleicht.

Die Kornea iibernimmt einen Grofteil der Lichtbrechung fiir die Bildfokussierung; sie
hat eine durchschnittliche Brechkraft von 43 Dioptrien. Meist ist sie horizontal elliptisch
und besitzt eine spharische Wolbung.

Die GroBle der Pupille wird iiber zwei Muskeln in der Iris gesteuert.

Ein Verengen der Pupille bewirkt primér eine Reduktion der Helligkeit, fiihrt aber auch

zu einer Verminderung der Aberrationen héherer Ordnung.

Die Linse ist verformbar, wodurch die Gesamtbrechkraft des Auges variiert werden kann.
Dies bewirkt ein scharfes Sehen von Objekten {iber einen groflen Bereich von
Objektdistanzen. Die Verformung der Linse mithilfe von Muskeln und die dadurch
erreichte Verdnderung der Brechkraft nennt man Akkommodation.

Die Fahigkeit zur Nahakkommodation sinkt mit dem Lebensalter (Presbyopie).

In der Netzhaut (Retina) wird das Licht in elektrische Signale umgewandelt, welche

zusitzlich vorverarbeitet werden bevor sie zum Gehirn weitergeleitet werden.

Eine ausfiihrlichere Beschreibung des Sehvorgangs findet sich beispielsweise unter

[Gay 2005], [Obstfeld 1982].

Unser Interesse gilt an dieser Stelle jedoch nur der Qualitdt der Augenoptik, die mit

einem Wellenfrontsensor analysierbar ist.
Vom technischen Standpunkt aus kann das Auge als ein optisches System mit vier
brechenden Flichen, bestehend aus je einer Vorder- und einer Riickseite von Kornea und

Linse mit einer Gesamtbrechkraft von etwa 59 Dioptrien betrachtet werden.

Eine Besonderheit des Auges als optisches System ist, dass die optische Achse (die

Symmetrieachse des Augapfels) und die sogenannte Sehachse nicht iibereinstimmen.
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Die optische Achse des Auges ist eine Gerade, die durch die Kriimmungsmittelpunkte der
brechenden Flidchen von Kornea und Linse verlduft.

Die Sehachse (auch Augenachse) hingegen ist eine Gerade, die durch den Knotenpunkt
des Auges sowie die Fovea Centralis (Sehgrube, Bereich des schirfsten Sehens) verlautt.
Die Sehachse ist ca. 5° (temporal) gegeniiber der Symmetrieachse gekippt; dieser Winkel
verursacht eine Koma.

[Kanski 2008], [Porter 2006], [Pape 2002]

4. Fehler des Abbildungssystems Auge

Abweichungen von der normalen Brechkraft eines gesunden Auges werden als
Ammetropien bezeichnet. Im Falle einer Fehlsichtigkeit wird ein Objekt nicht in die
Ebene der lichtempfindlichen Zellen der Retina abgebildet.

Als haufigste Sehschwichen findet man Myopie (Kurzsichtigkeit), Hyperopie
(Weitsichtigkeit) und Astigmatismus (Stabsichtigkeit). Zusitzlich sind diese
Sehschwichen von Aberrationen hoherer Ordnung wie beispielsweise Koma und

sphérischer Aberration liberlagert.

4.1 Myopie und Hyperopie

Kurz- oder Weitsichtigkeit kommen meist durch eine verdnderte Augenlénge
(entsprechend dem Abstand Kornea bis Retina) zustande, in einigen Fillen kann auch die
Brechkraft von Kornea bzw. Linse verdndert sein. Ist die Augenldnge zu grol3, so wird
das Bild vor der Retina fokussiert und man spricht von einem kurzsichtigen (myopen)
Auge (siche Abb.11).

Bei einer zu geringen Augenlinge bzw. Brechkraft entsteht das Bild hinter der

Netzhautebene, damit liegt dann ein weitsichtiges (hyperopes) Auge vor (siche Abb.11).
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Kurzsichtigkeit

=

Weitsichtigkeit

Abb.11 Myopie (Kurzsichtigkeit) und Hyperopie (Weitsichtigkeit)

4.2 Visueller Astigmatismus

Besitzen verschiedene Sagittalebenen des Auges eine unterschiedlich starke Brechkraft,
so kann ein Objektpunkt nicht mehr als Punkt auf der Netzhaut abgebildet werden und es
liegt ein Astigmatismus (Stabsichtigkeit) vor.

Sehr héufig fiihren UnregelmaBigkeiten in den Kriimmungsradien der Oberflichen von
Kornea und Linse zu dieser Form der Fehlsichtigkeit.

Fiir gewohnlich lassen sich beim Astigmatismus jeweils eine Einfallsebene mit
maximaler und eine mit minimaler Brechkraft angeben.

Die Stirke des Astigmatismus entspricht der Brechkraftdifferenz zwischen diesen zwei
Ebenen.

Schlieflen die beiden Ebenen einen rechten Winkel miteinander ein, so spricht man vom
sogenannten reguldren Astigmatismus. Weicht der eingeschlossene Winkel von 90 Grad

ab, so liegt ein irreguldrer Astigmatismus vor.
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4.3 Aberrationen des Auges hoherer Ordnung

Aberrationen héherer Ordnungen, die beim menschlichen Auge auftreten, sind sphirische
Aberration und Koma.

Die fast sphirische Form der vorderen Korneaoberflache ist fiir einen Grofteil der
sphérischen Aberrationen verantwortlich. Koma wird einerseits durch den Versatz der
optischen Achse der Kornea zur Sehachse, andererseits durch einen eventuell
auftretenden Winkel, den der einfallende Strahl mit der Sehachse einschlief3t, verursacht.
Der Beitrag der Linse zu den Aberrationen hoherer Ordnungen ist diffizil zu beschreiben.
Durch die Akkommodationseinstellung kann sphérische Aberration erzeugt werden.
Ebenfalls konnen aber Koma und dreiachsiger Astigmatismus auftreten; vermutlich wird
dies durch die Stellung der Zonulafasern verursacht.

Interessant ist die Tatsache, dass das Auge teilweise Aberrationen selber korrigieren
kann.

[Artal 2001], [Artal 2004]

5. Mathematische Beschreibung von Wellenfronten mit Polynomen

Die Abbildungsfehler, die ein optisches System erzeugt, konnen mithilfe der jeweiligen

Wellenfront, welche an der Austrittspupille des Systems gemessen wird, beschrieben

werden. Diese kann durch eine Fldche W (x,y)beschrieben werden, die jedem

Pupillenpunkt P(x, y) eine Hohe h zuordnet (siche Abb.12).
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Aberrationen der Wellenfront W(x,y)

Austrittspupille
Bildebene

Wellenfront
~ mit Aberrationen

Sphérische Wellenfront

Abb. 12 Zur Definition von W(X,y)

Objektebene

Optisches System

optische
Achse

Abb.13 Koordinatensystem fiir Bildgebung

Diese Hohe ist die optische Wegdifferenz zwischen einer Referenzebene (z.B. sphirische
Wellenfront siche Abb.12) und der realen, gemessenen Wellenfront.

W (x,y)wird also mathematisch beschrieben durch die Differenz der optischen Pfadlédnge
an jeder Stelle (x, y) unter Verwendung einer Lingeneinheit (z.B. pm).

[Droste 1999]
Das fiir die Bildgebung verwendete Koordinatensystem ist in Abb.13 dargestellt.

24



Real auftretende Wellenfronten sind stetig differenzierbar. Daher ist es moglich, eine
zweidimensionale Funktion hdherer Ordnung zu entwickeln durch deren Hilfe

W (x, y)mit einer wahlbaren Genauigkeit angendhert werden kann.
W(x,y)kann iiber Reihenentwicklungen mit unterschiedlichen Polynomen angenéhert

und beschrieben werden.

Sehr haufig hat man es bei optischen Systemen mit kreisrunden Aperturen zu tun.
Deshalb wird die Wellenfront meistens mittels eines vollstindigen Satzes von
Polynomen, die orthogonal am Einheitskreis sind, angendhert.

In der Ophthalmologie werden meistens sogenannte Zernike-Polynome [Zernike 1934]
verwendet, diese bilden einen vollstindigen Satz von Funktionen, die orthogonal
beziiglich des Einheitskreises sind. Typische Formen von Aberrationen wie die im
Kapitel 1.2 beschriebenen Abbildungsfehler lassen sich zudem einzelnen, bestimmten
Koeffizienten zuordnen.

[Droste 1999]

Die Wellenfront eines optischen Systems mit Kreispupille wird (von Zernike) durch eine

gewichtete Summe dieser Polynome beschrieben:
W(x,y)=¥CZ,(x,y) oderauch W(p,0)= CZ(p.0),
wobei C;, C, die Koeffizienten der Zernike PolynomeZ,, Z, in kartesischen bzw.

polaren Koordinaten bezeichnen.
Diese Methode eignet sich auch fiir die Beschreibung der Aberrationen des menschlichen
Auges (zur Interpretation der Koordinaten sieche Abb.14). Bei dieser Anwendung werden

die Zernike-Polynome auf den Pupillenradius normiert.
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Normiertes Pupillenkoordinatensystem

A

y X = p.cos®
y=p0.8In0O
r
®
*» © = arctan x
1 X Y
P P=£= x? + y?
a

Pupille

Abb.14 Pupillenkoordinatensystem (a...Pupillenradius)

Bei der spiter beschriebenen Datenauswertung wurden sowohl kartesische als auch

polare Koordinaten verwendet und die beschriebene Normierung verwendet.

Die Genauigkeit, mit der die Wellenfront gendhert werden kann, hdngt von der
verwendeten Anzahl bzw. den Ordnungen der Polynome ab. Erweitert man die
Rekonstruktion um hoéhere Ordnungen der Polynome, so beeinflusst dies nicht die
Koeffizienten der niedrigeren Terme. Die Varianz der Wellenfront setzt sich — da eine
Linearkombination der Polynome zur Rekonstruktion verwendet wird — aus der
Quadratsumme der Einzelvarianzen der Zernike-Koeffizienten zusammen.

In Polarkoordinaten koénnen die Zernike-Polynome als Produkt eines radiusabhingigen

Teils R," (o) und eines winkelabhidngigen Terms G" dargestellt werden:
Z"(p,®)=R," (p).G"(O).

Eine Liste von Zernike-Polynomen befindet sich im Anhang.

[Thibos 2000]
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III. WELLENFRONTVERMESSUNG

1. Prinzip der Wellenfrontvermessung

Ein Wellenfrontsensor ist ein Gerét zur Vermessung der Aberrationen einer Wellenfront.
Einsatz finden Wellenfrontsensoren vor allem in der adaptiven Optik, bei der
Werkspriifung von Linsen bzw. optischen Systemen und immer mehr auch in der
Ophthalmologie.

Viele Wellenfrontsensoren, die fiir die ophthalmologische Anwendung entwickelt
wurden, beruhen auf demselben Messprinzip.

Hierbei werden die lokalen Steigungen der Wellenfront indirekt gemessen; iiber deren

Integration kann die jeweilige Wellenfront rekonstruiert werden.

2. Einteilung der Sensoren

Fiir die Aberrationsvermessung des menschlichen Auges sind diverse Techniken
entwickelt worden. Die Sensoren messen dabei immer die Aberrationen integriert iiber
alle brechenden Flidchen, also im Wesentlichen die Summe der Abbildungsfehler von
Kornea und Linse.

Man unterscheidet zwischen objektiven und subjektiven Wellenfrontsensoren, welche
wiederum unterteilt werden koénnen in solche, die das ins Auge einfallende Licht
untersuchen oder solche, die das vom Auge zuriick gestreute Licht sondieren (siche

Tab.1).

Tabelle 1: Reprisentative Wellenfrontsensoren fiir das menschliche Auge

Wellenfrontsensoren fiir das Auge

Subjektive Methode Objektive Methode

Einfallendes Licht Einfallendes Licht Ausfallendes Licht
Ortsauflosendes Laser Ray Tracing Hartmann-Shack-
Refraktometer Sensor
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Diverse Untersuchungen haben gezeigt, dass unabhédngig davon, ob einfallendes oder
ausfallendes Licht zur Wellenfrontmessung verwendet wird, kein signifikanter
Unterschied bei der Messung der Aberrationen des Auges festgestellt werden kann.

Beide Techniken, Laser Ray Tracing bzw. Hartmann-Shack-Sensor, fiihren zu sehr
dhnlichen Ergebnissen.

[Moreno-Barriuso 2000], [Salmon 1998], [Porter 2006]

2.1 Ortsauflosendes Refraktometer

Das ortsauflosende Refraktometer ([Webb 2003], [Webb 1992], [He 1998],

[Porter 2006]) besteht aus zwei Lichtquellen, der fixen Referenzquelle (dies ist ein
Lichtstrahl, der die Pupille zentral passiert) und einer beweglichen Quelle (ein
Lichtstrahl, der verschiedene Positionen der Pupille abtastet).

Bei jeder Position der beweglichen Quelle muss der Proband den Winkel des
beweglichen Strahls (bei gleicher Position auf der Kornea) so verdndern, bis beide durch
die Strahlen erzeugten Punkte iiberlappen.

Die Anderung des Einfallswinkels des beweglichen Lichtstrahls, die bendtigt wird um ein
Uberlappen der Punkte zu erzielen, ist ein MaB fiir die Steigung der Wellenfront an
diesem Ort.

Diese Art der Wellenfrontvermessung zeichnet sich durch den sehr groflen dynamischen
Bereich aus. Allerdings hingt die Genauigkeit der Messung sehr stark von der
Konzentrationsfihigkeit und Ubung des Probanden ab und schwankt deshalb von

Testperson zu Testperson. Uberdies ist diese Methode relativ zeitaufwindig.

2.2 Laser Ray Tracing

Eine Moglichkeit, die Vermessung der Augenaberrationen ohne aktive Mithilfe der
Testpersonen durchzufiihren, ist das sogenannte Laser Ray Tracing. Bei dieser Technik

tastet ein sehr diinner, kollimierter Lichtstrahl in regelméBigen Pulsen unterschiedliche

Positionen der Pupille ab.
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Eine CCD-Kamera bildet die verschiedenen, an der Retina entstehenden Punktmuster ab
und der Versatz der einzelnen Punkte wird durch Vergleich mit einem zentralen
Referenzstrahl berechnet.

Aus den aufgenommenen Bildern koénnen Riickschliisse auf die lokalen Neigungen der
Wellenfront fiir jeden betrachteten Punkt gezogen werden.

Da jeder Punkt(versatz) einzeln aufgenommen und berechnet wird, erhilt man einen sehr
groflen dynamischen Messbereich.

Der Tschernig-Wellenfrontsensor benutzt das gleiche Messprinzip, besitzt aber einen
wesentlich geringeren dynamischen Messbereich, da das gesamte Punktmuster auf einmal
aufgenommen wird.

Mogliche Fehler bei der Messung der Aberrationen mit der Laser Ray Tracing-Technik
entstechen vor allem durch unterschiedliche Intensitétsverteilungsfunktionen der
jeweiligen Punkte auf der Retina. Diese konnen aufgrund von UnregelméBigkeiten des
betrachteten Bereichs (z.B. Blutgefdfle, unterschiedliche Melaninkonzentrationen und
andere Faktoren, die die zuriick gestreute Lichtintensitit beeinflussen) entstehen, und
somit das Messergebnis verfilschen. Diese Fehler sind besonders grof3, wenn starke
Aberrationen vorliegen, da dann der Punktversatz groBer ist, und damit die
Wahrscheinlichkeit fiir unterschiedliche Riickstreueigenschaften auf der Retina steigt.

[Navarro 1998], [Navarro 1999], [Molebny 2000], [Pallikaris 2000], [Porter 2006]

2.3 Der Hartmann-Shack-Sensor

Im Unterschied zu den zuvor besprochenen Wellenfrontsensoren wird mit dem
Hartmann-Shack-Wellenfrontsensor (HS-Sensor) das von der Retina zuriick gestreute
Licht vermessen. Allerdings beruht auch dieser Sensor auf einer geometrisch-optischen
Vermessung der Wellenfrontneigung.

Der HS-Sensor ([Shack 1971]) besteht aus einem Linsenarray und einem
zweidimensionalen optischen Detektor.

Als Linsenarray wird eine zweidimensionale rasterformige Anordnung von meist einigen

hundert Linsen bezeichnet, wobei die Linsen alle die gleiche Brennweite besitzen.
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Die Linsendurchmesser liegen hdufig im Bereich zwischen 100um - 600um, typische
Brennweiten sind im Millimeterbereich angesiedelt (ca. Imm - 30mm).

Als Lichtdetektoren werden entweder Complementary Metal Oxide Semiconductor
(CMOS)-Kameras oder Charged Coupled Devices (CCD)-Kameras eingesetzt, mit denen
die Intensitdt eines Lichtstrahls gemessen werden kann (es ist jedoch keine direkte
Phasenmessung moglich, man spricht beim HS-Sensor daher von einer indirekten
Wellenfrontmessung).

Bei der Messung mit einem HS-Sensor wird ein kollimierter Lichtstrahl in das Auge
gelenkt; das von der Retina riickgestreute Licht wird durch die Aberrationen des Auges

gestort.

kollomierter
Strahl

HS

Abb.15 Aberrationsvermessung des menschlichen Auges mit einem HS-Sensor

Der Strahl (mit der durch die Augenoptik verdnderten Wellenfront) wird durch die
Mikrolinsen in viele kleinere Strahlen aufgespaltet, die jeweils auf einen Punkt am
Lichtdetektor fokussiert werden.

Fiir jeden ,,Substrahl® kann nun anhand des durch die Linse erzeugten Punktes (bzw.
dessen Versatz vom Linsenmittelpunkt) die Neigung der Wellenfront innerhalb einer
Mikrolinsenfliche bestimmt werden. Die Messung der Wellenfront erfolgt deshalb

diskret, entsprechend der Anzahl und der Grof3e der Mikrolinsen.
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So wie auch die Laser Ray Tracing-Methode ist der Hartmann-Shack-Sensor ein
objektiver Sensor. Aufgrund seiner Robustheit und Kompaktheit sowie der Moglichkeit
von Echtzeitmessungen erfiillt er die Anforderungen fiir einen Einsatz im klinischen

Betrieb.

Intensititsvariationen infolge der retinalen Struktur wie sie bei der Laser Ray Tracing-
Methode auftreten, spielen hier keine Rolle. Da immer nur ein einzelner Punkt auf der
Retina beleuchtet wird, sind alle von den Mikrolinsen am Detektor erzeugten Punkte
gleichermallen betroffen und eventuell auftretende Intensitdtsverdanderungen konnen als
Fehlerquelle ausgeschlossen werden, da sie die Wellenfront nicht beeinflussen.

Selbst wenn sich der Lichtfleck {iber eine Retinaregion uneinheitlicher Reflexion
erstreckt, so wird die Stérung der Lichtverteilung im Wesentlichen fiir jede Subapertur
identisch sein und die Aberrationsmessung deshalb nicht gestort durch die vorhandene
Inhomogenitit der Retinastruktur.

Fehler in der Aberrationsbestimmung kénnen aber dann entstehen, wenn sich die Form
der Wellenfront im Bereich einer einzelnen Linse stark verdndert.

Der von der betroffenen Linse erzeugte Punkt kann beim Auftreten groBer Aberrationen
stark verzerrt sein, dies erschwert die Bestimmung des Zentrums der vorhandenen
Intensititsverteilung. Das Festlegen des jeweiligen Zentrums ist essentiell flir die
Berechnung des Punktversatzes und zu starke ,lokale® Aberrationen kénnen so zu
Fehlern in der Wellenfrontrekonstruktion fithren.

Dieser mogliche Fehlereinfluss kann durch Verwendung sehr kleiner Linsen (wenige
hundert pm) minimiert werden, da Aperturen dieser Grole eine nahezu
beugungsbegrenzte Abbildung erzeugen (vorausgesetzt das untersuchte Auge ist von

einem gleichmafigen Tranenfilm benetzt).
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IV. EIGENSCHAFTEN DES HARTMANN-SHACK-SENSORS

1. Prinzip des Hartmann-Shack-Sensors

Betrachtet man eine ebene Wellenfront (welche man ausgehend von einem idealen,
emmetropen Auge erwarten wiirde), die auf den HS-Sensor auftrifft, so formt jede Linse
einen Punkt auf dem in der Brennebene des Linsenarray positionierten CCD-Chip (siche
Abb.16). Man erhélt ein Muster dquidistanter Punkte, die entlang der optischen Achse der

Mikrolinsen liegen.

Ideale Wellenfront
‘Wellenfront
Linsenebene
rmyrmr - CCP-Kamera
gemittelte Steigung

ADbb.16 Eine ideale Wellenfront trifft auf HS-Sensor

Eine von der ebenen Wellenfront abweichende Wellenfront (wie sie bei einem realen,
aberrationsbehafteten Auge zu erwarten wire) verdndert das resultierende Punktmuster.
Das AusmalBl des Punktversatzes von der Position bei einer ebenen Wellenfront ist

proportional zur lokalen (zur Fliche einer Linse assoziierten) Neigung der Wellenfront
(siche Abb.17).
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Wellenfront mit Aberrationen
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Abb.17 Eine Wellenfront mit Aberrationen trifft auf HS-Sensor

Die lokale Neigung ist liber die erste Ableitung der Wellenfront W (x,y) gegeben und
bildet folgenden Zusammenhang mit dem messbaren Punktversatz:

W(Y)  Apuss g D) B Gl (4.1), Glg. (4.2)
ox f ay

AXpynki. .. Abstand x-Position des gemessenen Punktes zu einer Referenz

A ypunkt. .. Abstand y-Position des gemessenen Punktes zu einer Referenz
(als Referenz wird z.B. die optische Achse der Mikrolinse verwendet)

f ... Brennweite der Mikrolinsen des Arrays

Fir die anschlieBende Beschreibung der rekonstruierten Wellenfront durch
Polynomfunktionen miissen die Koeffizienten der Polynome (Zernike-Polynome) so

festgelegt werden, dass die partiellen, lokalen Ableitungen moglichst identisch sind mit

Ax A
den Werten }unk; ’ \V punki ‘

f
Dieses Anpassungsproblem wird durch die Methode der kleinsten Quadrate geldst (siche
auch Kapitel 5.2.3).
Durch Integration der Gleichungen (4.1) und (4.2) kann die mit dem Sensor vermessene
Wellenfront rekonstruiert werden.

[Liang 1994], [Liang 1997/1]
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2. Parameterwahl fiir den Hartmann-Shack-Sensor

Je nach gewiinschter Anwendung des Wellenfrontsensors konnen die Systemparameter
verdndert werden. Der dynamisch messbare Bereich, die Brennweite etc. konnen
individuell fiir jedes System gewéhlt und an die jeweilige Anwendung angepasst werden.
Die entscheidenden Parameter sind jedoch miteinander verkniipft und die Wahl der

Parameter ist daher eine Optimierungsaufgabe.

2.1 Die Ordnung der Zernike-Polynome und die Anzahl der Mikrolinsen

Die Rekonstruktion der Wellenfront durch Messung der lokalen Wellenfrontneigungen
kann mithilfe von Zernike-Polynomen erfolgen. Prinzipiell gilt: je mehr Mikrolinsen von
der zu messenden Wellenfront beleuchtet werden, desto mehr Zernike-Polynome kénnen
zur Rekonstruktion verwendet werden und umso genauer ist die Wellenfront bestimmt
(vgl. Abb.18 und Abb.19).

Der Rekonstruktionsalgorithmus versagt jedoch, falls wesentlich mehr Polynome fiir die
Wellenfrontrekonstruktion verwendet werden, als Mikrolinsen (und damit ,,Stiitzstellen)

vorhanden sind, da das System dann unterbestimmt ist.

Wellenfrontvermessung mit 12 Linsen Wellenfrontvermessung mit 4 Linsen
B P T Einfallende /_\ / \\ Einfallende
[~ Wellenfront Wellenfront
Linsen Linsen
ol Yo b b B Y N Y Mot ¥ o-Kamera S —— e
1| BE \\
| Tangente Tangente
T L L T ] || gemittelte gemittelte
Steigung Steigung

Abb.18 und Abb.19 Wellenfrontvermessung mit zwdlf Linsen (links) und mit vier Linsen (rechts).
Dargestellt sind die einfallende Wellenfront, das Linsenarray, die Detektion am Kamera-Chip und die

rekonstruierte Tangente an die Wellenfront.
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Bei Probanden ohne Keratokonus bzw. Korneatransplantat reichen die ersten acht
Ordnungen (entspricht 45 Polynomen) aus um die Aberrationen des Auges zu erfassen
(hohere Ordnungen sind in diesem Fall vernachldssigbar).

[Liang 1997]

Die Anzahl der Zernike-Koeffizienten J, die bei gegebener Ordnung N berechnet werden

kann, ist gegeben durch folgende Relation:

_(N+1)(N +2)
—

J Glg. (4.3)

Daraus folgt, dass fiir Augen ohne pathologische Verdanderung der Kornea mindestens 45
Mikrolinsen benétigt werden um eine verniinftige Rekonstruktion der Wellenfront zu
ermdglichen (sieche Glg. 4.3).

Geht man von einem Pupillendurchmesser von 6mm -7mm aus (erreichbar durch
Erweiterung der Pupille nach Eintropfen des Auges mit einem Medikament), so diirfen
die verwendeten Mikrolinsen bei einer 1:1-Abbildung der Pupille auf den HS-Sensor
einen Durchmesser von ca. 650 pum (entspricht 49 Linsen fiir die Pupille) nicht
iiberschreiten. Bei Patienten mit Aberrationen héherer Ordnung bedarf es jedoch einer
grofleren Anzahl an Zernike-Polynomen zur korrekten Reprisentation der Wellenfront.
Bei dieser Berechnung der minimal bendtigten Zernike-Polynome wurde auBlerdem ein
eventueller Einfluss von Stérquellen vernachlédssigt. Diese konnen Rauschen der
verwendeten Gerite, zeitliche Verdnderungen im Trinenfilm oder eine zu geringe
Uberlappung von Pupille und Linsen am Pupillenrand umfassen und legen daher eine
Uberabtastung der Wellenfront und daraus folgend einen kleineren Linsendurchmesser
nahe.

[Porter 2006]
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2.2 Dynamischer Messbereich und Messgenauigkeit

Wie bereits besprochen kann iiber den Punktversatz auf dem HS-Sensor auf die Steigung
der zu rekonstruierenden Wellenfront riickgeschlossen werden (siehe Glg. 4.1, Glg 4.2).

Der Zusammenhang in den Gleichungen 4.1 und 4.2 kann auch iiber den Neigungswinkel
0 der Wellenfront und den Punktversatz As auf dem HS-Sensor beschrieben werden:

As = f.©,wobei f die Brennweite der Mikrolinsen bezeichnet.

Je groBer die Steigung der einfallenden Wellenfront innerhalb eines Linsenbereiches,
desto grofer ist der Versatz des Fokalpunktes bei gegebener Linsenbrennweite.

Die Messgenauigkeit des Sensors hédngt mit der Genauigkeit des Centroiding-
Algorithmus zusammen; also mit der Genauigkeit, die exakte Position des Fokalpunktes
festzulegen (engl. ,,Centroiding”). Beim Centroiding wird das Zentrum der
Intensititsverteilung eines Fokalpunktes bestimmit.

Der Centroiding-Algorithmus liefert jedoch falsche Ergebnisse, sobald Punkte
iiberlappen (siche Abb.20) oder aus dem zur jeweiligen Linse gehorenden Bereich

herausfallen (siche Abb.21).

Fehlerquelle bei
Centroiding:

Uberlappung \

zweier Punkte

Fehlerquelle bei
Centroiding:

Uberkreuzen
zweier Punkte

Linsenebene CCD-Kamera Linsenebene = CCD-Kamera

Abb.20 und Abb.21 Punktiiberlappung (links) und Punktiiberkreuzen (rechts)

Dadurch kommt es zu einer Limitierung des dynamischen Messbereiches durch den

jeweiligen Linsendurchmesser F:
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Hierbei sollte allerdings auch noch die FokalpunktgréBe beriicksichtigt werden, falls das
Verhiltnis von Linsenbrennweite zu Linsendurchmesser grof} ist.
Da der Linsendurchmesser schon durch die gewiinschte Anzahl der Zernike-Polynome
festgelegt ist, liegt die Moglichkeit der Messbereichserweiterung in einer Verkiirzung der
Brennweite der Mikrolinsen.
Je kleiner jedoch die Brennweite der Linsen, desto mehr sinkt die Messgenauigkeit.
Diese ist gegeben {iber den kleinsten, gerade noch messbaren Punktversatz:

As

_ min
Hmin - f .

As

Abb.22 Details zur Abbildung einer Mikrolinse des HS-Sensors

(f ...Brennweite, As ...Punktversatz, © ...Neigung der Wellenfront, F, ...Linsendurchmesser).

Der kleinste detektierbare Versatz wird bestimmt durch die PixelgroBe des
Photodetektors und die Genauigkeit des Centroiding-Algorithmus, welche — unter
anderem — von dem Signal-Rausch-Verhiltnis der Messung abhéngt.

Messgenauigkeit und Messbereich sind daher korrelierte Grof3en. Es gilt:

Hmin = 2ASmin' max
5

Eine Erhohung des dynamischen Messbereichs geschieht immer auf Kosten der
Messgenauigkeit (es gibt Ausnahmefille, z.B. bei Verwendung von Software-

basierenden Algorithmen zur Erweiterung des Messbereichs [Porter 2006]).

37



2.3 Kameraauflosung und Messgenauigkeit

Fir hochauflésende Messungen (in Bezug auf die hoheren Ordnungen der
Wellenfrontaberrationen) ist eine groBe Anzahl oft sehr kleiner Pixel erforderlich um den
Mittelpunkt der Intensititsverteilung optimal bestimmen zu konnen.

Bei einer geringen PixelgroBe sinkt jedoch die Lichtleistung pro Pixel, wodurch das
Signal-Rausch-Verhéltnis verringert wird. Dies bedeutet, wie vorher erwidhnt, eine
geringere Genauigkeit des Centroidings der Wellenfrontmessung. Durch Erhohung der
Belichtungszeit kann das Signal-Rausch-Verhiltnis wieder erhoht werden, allerdings ist
bei ophthalmologischen Anwendungen die Messzeit nicht beliebig dehnbar. Daher ist ein
Kompromiss zwischen Kameraauflosung und Signal-Rausch-Verhiltnis fiir eine

bestimmte Messzeit zu suchen.

2.4 Erweiterung des Messbereichs ohne Verringerung der Messgenauigkeit

Ein groBBer Nachteil der HS-Sensoren ist der limitierte Messbereich, welcher durch den

rdumlichen Abstand und die Brennweite der Linsen bestimmt ist.

Eine einfache Methode den Messbereich zu erweitern, ohne an Messgenauigkeit zu
verlieren, ist das Bild der Pupille auf dem Linsenarray zu vergréfBern. Die gesamte
Wellenfront wird dadurch vergroBBert abgebildet, die durchschnittliche Neigung der
Wellenfront innerhalb einer Linse wird somit reduziert. Damit wird der gemessene
Punktversatz kleiner. Der Nachteil dieser Methode liegt in den erhdhten
Anschaffungskosten des Sensors, da um die Pupille vergroBBert abzubilden ein groBerer
Detektor benétigt wird, und in der geringeren Intensitit pro Pixel.

Eine weitere Moglichkeit den Messbereich zu erweitern besteht in einem einfach
umsetzbaren Vorkompensieren von Aberrationen niedriger Ordnung mittels sphérischen
und zylindrischen Linsen. Diese Vorkompensation kann auch durch Software-
Algorithmen passieren.

[Pfund 1998 b], [Groening 2000]
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Hierbei wird bei der Datenauswertung eine Repositionierung der virtuellen Aperturen
(Detektorbereich, der einer Linse zugeordnet wird) durchgefiihrt. Wird ein Punkt der
passenden Linse zugeordnet, kann die Wellenfront problemlos rekonstruiert werden.
Sobald aber ein Uberkreuzen stattfindet, wird es problematisch die Punkte der
dazugehorigen Linse zuzuordnen, und die Methode stot hier an eine Grenze.

Eine weitere Technik ist, Teile der Wellenfront zeitweise zu blockieren um zwischen
mehreren Punkten, die in eine virtuelle Apertur fallen zu differenzieren.

[Lindlein 2001]

Auch diese Methode versagt jedoch bei liberlappenden Punkten.

Deswegen wurde die Idee eines ,,adaptiven* HS-Sensors geboren, bei dem das statische
Linsenarray gegen einen Fliissigkristallbildschirm (LCD) ersetzt wird. Dabei wird der
LCD als rdumlicher Lichtmodulator verwendet und es kann jeder Mikrolinse eine eigene
Brennweite zugeordnet werden.

[Seifert 2003]

V. KALIBRIERUNG DES HARTMANN-SHACK-SENSORS

Bei der Kalibrierung des Wellenfrontsensors sind zwei Prozesse vorzunehmen, Software-
und Hardwarekalibrierung. Mit der Softwarekalibrierung soll gewahrleistet werden, dass
der Rekonstruktionsalgorithmus die richtigen Zernike-Koeffizienten wiedergibt. Dies
beinhaltet auch, die Genauigkeit des Centroiding-Algorithmus festzulegen. Es ist flir die
Qualitdt der Wellenfrontrekonstruktion wesentlich, aus dem gemessenen Intensitétsbild
das Zentrum (Schwerpunkt, engl. centroid) der Intensitdtspunkte exakt zu bestimmen, da
mit deren Hilfe der Datensatz der Punktversetzungen gewonnen wird. Sobald die
Software kalibriert ist, kann durch Messung von Wellenfronten mit bekannten
Aberrationen die Hardwarekalibrierung folgen. Dadurch sollen systematische Fehler in
der Wellenfrontanalyse (z.B. verursacht durch optische Komponenten, schlechte
Justierung, Fabrikationsfehler des Linsenarrays oder der Kamera) eliminiert werden.

[Porter 2006], [Pfund 1998-1], [Curatu 2006]
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1. Softwarekalibrierung

Das Konzept zur Kalibrierung der Software beruht darauf, den Rekonstruktions-
Algorithmus auf simulierte Daten anzuwenden. Ziel ist der Vergleich der Zernike-
Koeffizienten, die am Ergebnis der Wellenfrontrekonstruktion stehen, mit den Zernike-

Koeffizienten, die als Eingangsgroflen der Wellenfrontsimulation stehen.

Software-Kalibrierung

| Eingabewerte der Zernike-Koeffizienten |—

!

| Wellenfront mit Aberrationen |

4

| Funktionen der Subaperturen |

1L

| Simuliertes Punktmuster |

| Ausgabewerte der Zernike-Koeffizienten |

ﬂ vgl.

| Fehler der Wellenfrontrekonstruktion |

Abb.23 Flowchart-Diagramm zur Veranschaulichung der Software-Kalibrierung

Durch eine Linearkombination der durch die Koeffizienten gewichteten Polynome erhélt

man folgende Form der Wellenfront: W (x,y) = E C.Z,(x,y).

Mit einer beliebig wahlbaren Kombination von gewichteten Zernike-Polynomen kann so
jede gewiinschte Wellenfront generiert werden. Diese wird darauthin in Subaperturen
unterteilt, welche jeweils den Dimensionen der Mikrolinsen entsprechen.

Die lokalen Aberrationen der Wellenfront an jeder Subapertur konnen durch die

sogenannte Subpupillen-Funktion p, (x, y) beschrieben werden:

P (5,3 = exp[— = Wk(x,y>]

mit A ...zentrale Wellenlédnge, & ...Linsenindex.
Auf die Subpupillenfunktion wird eine Fourier-Transformation angewendet um die

Position des Fokalpunktes zu erhalten.
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So entsteht ein simuliertes Punktmuster aus den zuvor festgelegten Zernike-Koeftizienten
(bei Fehlen von stérenden Rauschsignalen).

Um die Funktionssicherheit des Centroiding-Algorithmus zu {iberpriifen, kann ein
kiinstlich erzeugtes oder gemessenes Storsignal hinzugefiigt werden.

Mit dem erhaltenen, simulierten Intensitdtsbild kann nun die Qualitdt der
Wellenfrontrekonstruktions-Algorithmen getestet werden. Mit dem Centroiding-
Algorithmus wird der Mittelpunkt der Intensititsverteilung jeder Linse berechnet und die
Position des so ermittelten Fokalpunktes ausgegeben. Durch Berechnung des
Punktversatzes und einem Daten-Fitting durch die Methode der kleinsten Quadrate (engl.
least squares fit, LSF) erhdlt man die berechneten Zernike-Koeffizienten fiir die
Beschreibung der analysierten Wellenfront (siche Datenauswertung).

Stimmen die erhaltenen Koeffizienten mit den fiir die Simulation gewihlten Zernike-
Koeffizienten iiberein, so ldauft der Wellenfrontrekonstruktionsprozess fehlerfrei ab.
Insbesondere ist hier auch ein Vergleich der Vorzeichen interessant. Damit kann die
Richtigkeit des Koordinatensystems sowie Fehlerfreiheit der Vorzeichenkonvention des

Rekonstruktions-Algorithmus bestétigt werden.

2. Hardwarekalibrierung

Soll ein Hartmann-Shack-Sensor fiir eine quantitative Vermessung von Wellenfronten
eingesetzt werden, so ist es unerlésslich, exakte Werte der Parameter zu kennen, die fiir
die Wellenfrontrekonstruktion bendtigt werden.

Eine Methode der Kalibrierung eines HS-Sensors besteht in der Vermessung von
Kugelwellen mit unterschiedlichen Kriimmungsradien.

Damit konnen die effektive Brennweite der Mikrolinsen, der Abstand zur Referenzebene
sowie die effektive Pixelbreite des Sensors bestimmt werden.

[Chernyshov 2005]
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2.1 Das Messprinzip der Hardwarekalibrierung

Eine gekriimmte Wellenfront ¢(77) verursacht einen Punktversatz im Ausmal} von AE(;)
gegentiber der optischen Achse der Linse. ¢(r) steht fiir die optische Wegdifferenz der

Wellenfront zu einer Ebene, die parallel zum Linsenarray liegt (vgl. Abb.24).
Der Punktversatz berechnet sich aus der ersten Ableitung der Wellenfront nach

Multiplikation mit der Linsenbrennweite:

As(r) = fNVP() . (5.2.1)

R, P"I é’

>
»

1 ERHENINE HENNEED RNRERE] IRRRRREREN]
=}

YA()

Abb.24 Entstehung des Punktmusters bei Messung einer sphérischen Wellenfront

(Ry...Kriimmungsradius der Wellenfront, r... Abstand zur Mittelpunktachse des Kreises,
f ...Brennweite der Mikrolinsen, As(7) ...Punktversatz, Q...Distanz zwischen zwei Fokalpunkten,

Py...Linsendurchmesser).

Fiir die Rekonstruktion der Wellenfront benétigt man die genaue Brennweite f und die
Position der optischen Achsen der Mikrolinsen am CMOS bzw. CCD-Detektor. Um den
Versatz AE(;) des Fokalpunktes von der optischen Achse bestimmen zu konnen, ist

zusitzlich die genaue Kenntnis der exakten PixelgroBe S des jeweilig verwendeten

Detektors erforderlich.

Fiir die Kalibrierung wird in erster Ndherung eine streng periodische Anordnung

identischer Linsen mit Linsendurchmesser Py angenommen.
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Der Punktversatz, und damit die Kriimmung der gemessenen Wellenfront, wird mit einer
angenommenen PixelgroBe Sy (dem Datenblatt des Herstellers entnommene Grof3e)
berechnet.

Durch Vergleich des tatsdchlichen Kriimmungsradius (der Abstand des HS-Sensor zur
Punktlichtquelle wurde mit einem Mallband gemessenen) mit dem aus den HS-Daten

berechneten Wert bei unterschiedlichen Radien kann man nun exaktere Werte fiir £ und S

ermitteln.

Fiir diese Berechnung wird die optische Wegdifferenz der kugelférmigen Wellenfront

von einer Ebene folgendermallen durch die Radialkoordinate » = r ausgedriickt:
1’2 1"4
D(r) = + +... 522
*) 2.R, 8.R% (5:2.2)

Fir R, >>r und Verwendung des ersten Gliedes von Glg. 5.2.2 (unter Vernachldssigung
aller anderen Glieder) folgt fiir den Versatz s = ‘As(;)‘ aus den Gleichungen 5.2.1 und

5.2.2 fiir die k-te Linse mit der Position 7, = k.F, , dass

s(r,) = ﬁ).%zrf}é—ﬁ). (5.2.3)

Der Punktversatz erhoht sich also von Linse zu Linse radial jeweils ums, = s(7,,,) — s(,)

(vgl. Abb.25).

tAs
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I

r
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1
-
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1
1
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Abb.25 Schema zur Fokalpunktbeschreibung bei einer sphérischen Wellenfront

43



Der Abstand Q zweier benachbarter Fokalpunkte ist daher konstant und ergibt sich zu

Q=Po+sl=Po.(1+ﬁ).
RO

Die Punktdifferenz wird in Pixeleinheiten N gemessen und es gilt
Q=N.S,.

Damit ergibt sich aus den Sensorparametern Sy, fp und Py die Kriimmung der Kugelwelle

Oy = 1 aus folgendem Ausdruck:
0

N.S, 1
0y = -1|—.
R Jo

Die exakten Werte fiir Sy, fyp und Py sind nicht bekannt. Es gilt die Abweichungen

(6S,0P,df ) von den angegebenen HerstellergroBBen (S, P, f) zu ermitteln.

S =S, +0S mit 6%<<1,

P =P, + 6P mit 6?P<<1,

o
=fo+9 t —<<l1.
f=f,+0f mi F;

Wenn die Designwerte (S, P, /) verwendet werden um die Wellenfrontkrimmung pgem zu

NS, _1) 1

Bk

berechnen, erhilt man tiber eine Taylor-Entwicklung von p, = (

die Differenz zur echten Kriimmung py zu:

& NS, (0P oS
6p=pgem—po=—pol——°(———)-

o Refo
Fir Wellenfronten mit groem Kriimmungsradius R, >> f, ist der Punktversatz s; klein
im Vergleich zum Linsendurchmesser Py. Gemeinsam mit der Bedingung, dass p,.f, =0

R+s K

folgt: S, = N

44



Die Differenz der Kriimmungsradien kann damit folgendermal3en gendhert werden:

S 1(6P &
Sp=-p, L |2 .
o pfofo( )

Um po zu kennen, ist es notig den Abstand R, zwischen Ausgangspunkt der Kugelwelle

und einer Referenzebene des Sensors zu messen. Im Idealfall fungiert die Linsenebene
als Referenz, in der Praxis ist diese aufgrund des Sensoraufbaus aber nicht immer
zuginglich. Deshalb wird ein Punkt am Gehduse des Sensors im Abstand Rger als
Referenz gewihlt, dessen Position genau gemessen werden kann.

Fiir die Differenz 6R zu R, gilt: 6R << R;; .
Mit R, = R, + 6R kann der Kriimmungsradius nun folgendermaB3en formuliert werden:

1

2
— = + OR .
RRef _ (SR pRef pRef

Py =

Fiir die Differenz in den Krimmungsradien folgt dann unter Beriicksichtigung der

Anderung in der gemessenen Kriimmung:

§ 1 (6P &
Sp =pRef2.aR-pRef.l-—. — . (5.2.3)
fo Jo

Durch Messung verschiedener Kriimmungsradien kann dieser Ausdruck nun fiir die
Festlegung der Sensorparameter verwendet werden.

Ein Fehler der PixelgroBe oS oder des Linsendurchmessers 6P fiihrt zu einem konstanten
Offset. Da die Parameter Pixelgrofe und Linsendurchmesser keine unkorrelierten Grof3en
sind, geniigt es einen Parameter zu korrigieren und den anderen als fehlerfrei zu
betrachten. In der folgenden Berechnung wurde der Linsendurchmesser P als korrekt
angenommen und in Berechnungen stets der vom Hersteller angegebene Wert eingesetzt.

Aus Gleichung (5.2.3) ist ersichtlich, dass die einzelnen Parameter die Funktion d&p
unterschiedlich stark beeinflussen. Ein Fehler in der Brennweite df fiihrt zu einer linearen
Anderung vondp. Der quadratische Term der Gleichung ist auf einen Fehler in der

Bestimmung der Referenzebene zuriickzufiihren. Durch ein Daten-Fitting mit einem
Polynom zweiten Grades erhdlt man {iber die entsprechenden Koeffizienten des

Polynoms die einzelnen Sensorparameter.
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2.2 Experimenteller Aufbau fiir die Kalibrierung des HS-Sensors

Der hier verwendete HS-Sensor besteht aus einer CMOS-Kamera (PixeLINK, Canada,
Modell PL-741 m, Quadratpixel) und einem 32x32 Linsenarray (Adaptive Optics
Associates, USA, C-0300-16-S) mit 16mm Brennweite und 300um Linsenabstand (vgl.
Abb.26).

Hartmann-Shack-Sensor

<7
" P,= 300um
NN
'\ N\ Sy=6,7um

f;=160.000pm

K

Y

(RRC C C

A
4
n

Abb.26 Verwendeter Wellenfrontsensor

Um eine anndhernd punktféormige Lichtquelle zu erzeugen, wird Licht einer Lichtquelle
in eine Monomodenfaser eingekoppelt. Das Licht, das von der Faser emittiert wird, ist
Ausgangspunkt einer Kugelwelle, die vom Hartmann-Shack-Sensor detektiert wird.
Durch Variation des Abstandes zwischen Sensor und Quelle misst der HS-Sensor deshalb

Wellenfronten mit unterschiedlichen Kriimmungsradien (vgl. Abb. 27).
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. » SHS
Monomodenfaser/ ~~~~~~~~

Rl R2 R3

ref ref

Abb.27 Messung von Wellenfronten verschiedener Kriimmungsradien durch Variation des Abstandes

zwischen Lichtquelle und HS-Sensor.

Messergebnis verfalschen.

Diese relativ simple Methode zeichnet sich dadurch aus, dass keine weiteren optischen

Komponenten (wie Linsen etc.) bendtigt werden, deren zusitzliche Unsicherheiten das

Damit die erzeugte Welle moglichst normal auf das Linsenarray trifft (sich die Tangente

der Wellenfront also mit der Ebene des Linsenarrays deckt), wird aber zusitzlich eine

Justierhilfe benétigt, um eine reine Winkeldnderung in der gemessenen Wellenfront zu

minimieren. Nach jeder Abstandsvariation muss die Justiereinrichtung verwendet

werden, um den Sensor neu auszurichten.

/

Monomodenfaser

Spiegel

Abb.28 Messaufbau mit Justierhilfe zur HS-Kalibrierung
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Die Justiereinrichtung besteht aus einem He-Ne-Laser, einem Spiegel und einem
Strahlteilerwiirfel (siche Abb.28).

Fiir die Minimierung des Winkels wird zunéchst der Strahl des He-Ne-Lasers mithilfe des
Strahlteilers in zwei Teilstrahlen aufgespaltet.

Der erste Strahl wird vom Spiegel reflektiert, wihrend der zweite auf den Mittelpunkt des
Linsenarrays gelenkt und von dort reflektiert wird.

Der Spiegel und der Strahlteilerwiirfel werden so justiert, dass der am Spiegel reflektierte
Strahl genau auf den Ausgang der Monomodenfaser trifft. Danach wird die Reflexion am
Linsengitter dazu beniitzt, den Wellenfrontsensor auszurichten. Der Sensor wird dazu
solange um seine vertikale Achse (Achse lduft durch den Mittelpunkt des Linsenarrays)
gedreht, bis der Lichtpunkt, der durch Reflexion an der Linsenmatrix entsteht, mit dem

Lichtpunkt der durch Reflexion am Spiegel entsteht, iiberlappt.

Als Lichtquelle fiir die sphédrischen Wellenfronten wurde eine breitbandige
Superlumineszenz Diode (SLD) (Superlum, Russland, ,,Broadlighter D890*) verwendet.
Fiir diese Messung wurde nur eine (SLD #1, 840nm zentrale Wellenlédnge, Bandbreite
~45nm) der insgesamt zwei SLD’s des Gerétes verwendet.

Die Ausgangsleistung wurde durch eine unterschiedliche Koppelungseffizienz in die
Monomodenfaser an den jeweiligen Abstand zum Sensor angepasst, um ein
,,Ubersittigen” des Sensors zu vermeiden. Bei jeder gemessenen Distanz wurde die
grofite gemessene Intensitdt nahe dem Saturationslimit der Kamera gehalten, um ein

maximales Signal-Rausch-Verhéltnis zu erzielen.

Um storende Einfliisse wie etwa Luftstromung oder elektronisches Rauschen zu
minimieren, wurden pro Abstand 100 Intensititsbilder (10-bit-Auflésung) aufgenommen
und gemittelt.

Die Datenerfassung und -auswertung erfolgte mit Labview (National Instruments, USA,

Version 8.5).
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2.3 Datenanalyse der Kalibrierungsmessung

Das von der Kamera gewonnene Intensitdtsbild wurde von einem eigens entwickelten
Wellenfrontanalyseprogramm analysiert.

Das Programm untergliedert dafiir das Kamerabild in Quadrate, die von der Grof8e und
Position her exakt jeweils einer Linse des HS-Linsenarrays entsprechen.

Bei einem Linsendurchmesser von 300um und einer Pixelgrof8e von 6,7um ergibt sich
eine Gitterstruktur aus Késtchen mit etwa 45x45 Pixel, die sogenannten ,,Subaperturen‘
(siche Abb.29). Fiir die vorhandenen 1280x1024 Pixel ergeben sich so 28x23

Subaperturen.

Fiir die Berechnung des Punktversatzes ist es notig, die einzelnen Positionen der
optischen Linsenachsen auf der Kamera bestimmen zu kénnen.

Hierfir wird der detektierte Fokalpunkt der zentralen Linse des Linsenarrays
herangezogen. Ausgehend von diesem Punkt werden die Pixel der Kamera entsprechend
den Positionen der Linsenachsen den passenden Subaperturen zugeordnet (aufgrund des
zuvor erwdhnten Verhdltnisses von Linsendurchmesser und Anzahl der Pixel auf der
Kamera).

Die Ausrichtung des virtuellen Gitters erfolgt durch Orientieren nach dem Mittelpunkt
der zentralen Linse (siche Abb.30); dieser entspricht in etwa dem detektierten Fokalpunkt
bei Messung einer sphdrischen Welle. Der geometrische Mittelpunkt einer Subapertur

soll sich mit diesem Punkt decken.

Die geometrischen Mittelpunkte aller Subaperturen fungieren dann als Referenzpunkte,

die anndhernd den Fokalpunkten einer ebenen Wellenfront entsprechen.
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Erstellen von Subaperturen Repositionierung des Gitters

P,

23

Linsen
Py=300 pm

45
Pixel

28
» Linsen

45
Pixel

Abb.29 und Abb.30 Untergliederung des Intensititsbildes und Ausrichtung des Gitters

nach den Linsenachsen

Das Detektieren der einzelnen Fokalpunkte bei der Vermessung der sphédrischen
Wellenfronten wurde in folgender Weise durchgefiihrt: Die Intensitidtswerte aller Pixel
innerhalb eines Linsenbereichs wurden jeweils entlang der x-Koordinatenachse und der
y-Koordinatenachse aufsummiert. Die entstehenden Intensitatsverteilungen wurden durch
eine Gaul}’sche Intensitdtsverteilung angendhert und das Maximum dieser Verteilung
wurde bestimmt. Diese Maxima entsprechen den x- bzw. y-Koordinaten des fokalen
Punkts innerhalb eines Linsenbereichs.

Durch eine einfache Subtraktion der Koordinaten der Fokalpunkte von den Koordinaten
der Referenzpunkte wurde der Versatz der einzelnen Punkte von den jeweiligen

optischen Achsen bestimmt.

Intensititsbild

Abb.31 Entstehende Intensitdtsverteilung auf der Kamera
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Punktmuster Punktversatz
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Referenzpunkt berechneter

des Gitters Fokalpunkt

Abb.32 und Abb.33 Punkmuster (links) und einzelner Punktversatz (rechts).

Fiir die k-te Linse ergibt sich (vgl. Glg. 5.2.3) die lokale Wellenfrontneigung aus dem

Datensatz der Punktverschiebungen innerhalb einer Linse:

aVVk(x’y) - Axk und aVVk(xay) = Ayk
ox f ay '

Die Wellenfront kann durch eine Summe von Zernike-Polynomen angenéhert werden,

Glg. (5.2.4)

allerdings miissen die Koeffizienten der Polynome derart gewidhlt werden, dass die

Wix,y) g IW(x.p)
0x )%

partiellen Ableitungen I der Summenfunktion W (x,y)an der

Ay Ay

Stelle der k-ten Linse moglichst exakt mit den Werten —% iibereinstimmen.

Diese Anpassung erfolgt durch eine Ausgleichsrechnung. Hierbei wird als
Standardverfahren die Methode der kleinsten Quadrate angewendet (Least-Squares Fit —
Algorithmus).

Zu jedem berechneten Fokalpunkt wird die Differenz zwischen gemessenem Wert und
Ableitung der Summenfunktion bestimmt und quadriert.

Durch Minimierung der Summe der Fehlerquadrate aller Punkte F;,_ werden so die

umme

Koeffizienten C, festgelegt:

oW (x, y>| (W (a, y)l AN
FSummL_Z( P ) +2( f] = min.
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Die erhaltenen Zernike-Koeffizienten konnen zur Rekonstruktion der Wellenfront
verwendet werden. Abbildung 34 zeigt eine repriasentative, rekonstruierte Wellenfront in

einer Falschfarbenskala.

r w

Rekonstruierte Wellenfront

4

Abb.34 Darstellung der gemessenen, sphérischen Wellenfront

(liber dem 8,58mm x 6,91 mm groflen Kamerachip; Farbskala blau bis rot, Intensitit aufsteigend)

2.4 Bestimmung der System-Parameter

Die einzelnen Wellenfronten wurden bei verschiedenen Abstinden zwischen

Punklichtquelle und HS-Sensor mit je wenigen Zentimetern Unterschied vermessen.

Der maximal mdgliche Abstand war durch die Lange des optischen Tisches, auf dem sich
der Messaufbau befindet, begrenzt. Der minimal mogliche Abstand (bzw. der maximal
messbare Kriimmungsradius) ist durch den dynamischen Messbereich des verwendeten
Wellenfrontsensors bestimmt.

Bei noch stirkerer Kriimmung der Wellenfront wiirden die Fokalpunkte am Rand des
Linsenarrays bereits in die benachbarte Subapertur fallen; dies wiirde, wie bereits
erwahnt, zu Fehlern im Rekonstruktions-Algorithmus fiihren. Deshalb wurden nur

Messungen fiir den Abstandbereich 0,7m bis 1,2m durchgefiihrt.
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Die erhaltenen Kamerabilder mit den zu analysierenden Intensitdtsverteilungen wurden

ausgewertet.

Mithilfe des durch die Wellenfrontrekonstruktion erhaltenen Defokus-Koeffizienten (C,)

wurde der jeweilige Kriimmungsradius der gemessenen Wellenfront berechnet.

Fiir den Koeffizienten des dritten Zernike-Polynoms Z,(x, y) = C;(2x* + 2y> —1)und den

Kriimmungsradius R, gilt folgender Zusammenhang: C, = ﬁ . [Droste 1999]
M0

Fiir jedes gemessene C, wird die Kriimmung der Wellenfront p = Lbere:chnet, sowie
0

die Differenz der Kriimmungsradien dp (gemessen mit HS-Sensor und direkt gemessen):

0p = Prer = P> WObel Py = ——

Ref

Fir die Datenauswertung wurde dann die Differenz der Kriimmungsradien in

Abhiéngigkeit der Krimmung p _aufgetragen (siche Abb.35).

Die entstandene Funktion wurde entsprechend der Gleichung (5.2.3) mit dem Programm

Origin 6 durch das Polynom y(x) = 4 + Blx + B2x* angenihert.
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m  Krimmungsradius, gemessen - Kriimmungsradius, berec|
Polynomial - Fit der Daten

120+
100—.
80+
60+

40

Differenz der Kriimmungsradieriff]0

Kriimmung [}

Abb.35 Abhéngigkeit der Differenz der gemessenen Kriimmungsradien von der Kriimmung der

Wellenfront

Durch einen Koeffizientenvergleich lassen sich nun die Abweichungen zu den

Herstellerparametern (6S,0P,df) ermitteln.

Durch die Kalibrierungsmessungen ergaben sich folgende, korrigierte Parameter:

S=8,+0,02um=6,72um,
f =1 +05mm=16,5mm,

R =R, +8,6mm.
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VL. INTEGRATION DES HARTMANN-SHACK-SENSORS IN DAS
SLO-SYSTEM

1. Retina-Diagnostik

Die menschliche Netzhaut (Retina) ist hoch spezialisiertes Nervengewebe. Héufig
verursachen Erkrankungen der Retina eine starke Beeintrachtigung des Sehens oder sogar
Erblindung. Die Fritherkennung solcher Erkrankungen ist deshalb von grolem Interesse
und es wurden diverse Bildgebungsverfahren in diesem Bereich entwickelt.

[Artal 1993]

Fovea centralis

Abb.36 Makula lutea mit Fovea centralis (SLO-Bild in Graustufe, 15°x15°)
Der dunkle Bereich in der Mitte des Bildes reprisentiert die Fovea centralis,

die hellen Punkte sind Bildartefakte.

Etwa in der Mitte der Netzhaut liegt der Bereich mit der hochsten Fotorezeptordichte, die
Makula lutea (gelber Fleck, siche Abb.36).
Im Zentrum der Makula befindet sich etwa fiinf Grad temporal der optischen Achse des

Auges die sogenannte Fovea centralis (Sehgrube, Bereich des schérfsten Sehens).
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Das menschliche Auge fixiert ein betrachtetes Objekt immer so, dass das Bild des
Objekts genau in der Fovea centralis entsteht. Diese enthélt ausschlieBlich Zapfen (engl.
cones, zustindig fiir Farbsehen), jedoch keine Stébchen (skotpisches Sehen).

[Hunziker 2006]

Um Krankheiten wie Retinitis Pigmentosa und Dystrophien von Stdbchen und Zapfen
besser untersuchen zu konnen, ist es notwendig die Fotorezeptorschicht mit hoher
Auflosung abzubilden.

Die erforderlichen, hoch aufgeldsten Bilder konnen z.B. mit einem sogenannten Scanning

Laser Ophthalmoskop (SLO) erzeugt werden.

2. Das SLO-System

Das Gerit, in das der Wellenfrontsensor integriert wurde, ist ein SLO/OCT-System
(Scanning Laser Ophthalmoskop, engl. scanning laser ophthalmoscope/ Optische
Kohidrenztomografie, engl. optical coherence tomography). Zur Beschreibung des
Messaufbaus siehe [Pircher 2006], [Pircher 2007] und [Pircher 2009].

Das SLO arbeitet dhnlich wie ein konfokales Laser Scanning Mikroskop. Mithilfe zweier
Scan-Spiegel wird in dem verwendeten System ein etwa 300um mal 300um grofler
Bereich auf der Netzhaut mit einem Laserstrahl abgerastert.

Das von der Retina riickgestreute Licht wird mit einer Lawinenfotodiode (engl.
Avalanche photo diode) in eine Spannung umgewandelt und mit einer
Datenerfassungskarte aufgezeichnet.

Eine Teleskopanordnung im Strahlengang ermdglicht das Scharfstellen des Bildes auf
unterschiedliche Schichten der Netzhaut, bezichungsweise eine Korrektur der
Fehlsichtigkeit der zu untersuchenden Personen.

Auf diese Weise konnen selektiv verschiedene Schichten des Fundus abgebildet werden,;
allerdings ist die Tiefenauflosung iiber die jeweilige Tiefenschirfe auf etwa 50um-

100pm beschrankt.
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Die optische Kohdrenztomografie ist ein optisches Verfahren, das in der Lage ist
Schnittbilder von Gewebe mit einer Tiefenauflosung von wenigen Mikrometern zu
erzeugen. Diese Tiefenauflosung ist im Gegensatz zum SLO von der transversalen
Auflosung entkoppelt [Fercher 2002].

Eine Variante von OCT ist die sogenannte En-face-OCT (oder transversal scanning
optical coherence tomography). Diese Technik verwendet das gleiche Scanningmuster
wie ein SLO und es wurde gezeigt, dass damit hochaufgeloste Bilder der menschlichen

Retina in vivo aufgenommen werden kdnnen.

Das verwendete System kann 40 Bilder pro Sekunde (engl. frames per second, fps)
erzeugen, trotzdem konnen durch schnelle Augenbewegung (Mikrosakkaden)
Bildartefakte entstehen.

Die Augenmuskeln verleihen dem Augapfel drei Rotationsfreiheitsgrade (sieche Abb.37).

Freiheitsgrade des Augapfels

horizontal D

vertikal

Abb.37 Mogliche Rotationsbewegungen des Auges

Zusétzlich zu den Drehbewegungen erhélt das Auge durch Bewegung des Kopfes drei
Translationsfreiheitsgrade.

[Schreiber 1999], [Reinhard 2003],[Schneider 2009]

Um die Bewegungsartefakte zu eliminieren, wurde sowohl ein Eye-Tracking-System (zur
Korrektur der axialen Augenbewegung) als auch ein Software-Algorithmus (zur
Korrektur der transversalen Bewegung) in das System implementiert.

[Pircher 2006], [Pircher 2007], [Pircher 2009]
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3. Erreichbare Auflosung der Retina-Bilder

Theoretisch liegt die (beugungsbegrenzte) Auflésung A eines menschlichen Auges bei:

1,22.7.2

A= , wobei die Brennweite f durch die Anatomie des Auges festgelegt ist.

Eine Verbesserung der Auflosung kann deshalb nur iiber Variation von verwendeter
Wellenldange A und Pupillendurchmesser D erfolgen.

Fiir bildgebende Verfahren zur Retina-Untersuchung kann ein breites Lichtspektrum
verwendet werden. Die gewidhlte Wellenldnge hdngt von der verwendeten Technik und
der zu untersuchenden Retina-Struktur ab, und ist durch die Transmissionseigenschaften
des Auges bzw. durch die ONORM-Strahlenschutzrichtlinien limitiert. [ONORM 2006]
Eine VergroBerung des Pupillendurchmessers (bis zu einem maximalen Durchmesser von
ca. 7mm) bewirkt im Allgemeinen einen Anstieg der Aberrationen und fiihrt oft zu einer
Verschlechterung statt zu einer Verbesserung der Auflésung.

[Campell 1966]

Bei Tageslicht besitzt die menschliche Pupille einen Durchmesser von 2mm - 3mm und

die Abbildungsfehler emmetroper Augen fallen nicht so stark ins Gewicht.

Zur Veranschaulichung des negativen Einflusses der Augenaberrationen auf die
Bildqualitit kann die Punktspreizfunktion (engl. point spread function, PSF) betrachtet
werden; man erhélt diese liber Fourier-Transformation (FT) der gemessenen Wellenfront.

Sie gibt an, wie ein idealisiertes, punktformiges Objekt durch das Auge abgebildet wird:

—i.z—”.W(x,)
{p(x,y)-e » y}

[Maeda 2003], [Goodman 1968]

1
PSF(x,y) = A FT Sy
N adY Ad

** > Pupille

wobei Apypile. . .Fldche der Pupille, p(x,y)...Pupillenfunktion, d...Pupillendurchmesser.
Durch VergroBerung der Pupille verschlechtert sich die Verteilungsfunktion aufgrund der
Aberrationen drastisch und die Auflésung nimmt ab.

[Navarro 1995]
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Im Durchschnitt der Bevolkerung besitzt das menschliche Auge eine formale Brennweite
f = 17mm und einen maximalen Pupillendurchmesser D = 7mm. Dies fiihrt bei einer
Wellenldnge von A= 550nm zu einem 2um-3um breiten Fokalpunkt - unter der
Annahme, dass die Abbildungsfehler des Auges ausschlieBlich auf Beugungseffekte
zuriickzufiihren sind. Aberrationen vermindern die transversale Auflosung jedoch auf ca.
10pm.

Durch Messung der Augenaberrationen ldsst sich deren negativer Einfluss auf die
Qualitdt des Retinabildes feststellen.

[Donelly 2003], [Doble 2005]

4. In vivo Messungen mit dem Hartmann-Shack-Sensor

Das verwendete SLO-System ist in der Lage bei gesunden Probanden einzelne Zapfen
(auBerhalb der Fovea centralis) auf der Retina aufzulosen. Die erreichte Bildqualitét
schwankt jedoch sehr stark mit den untersuchten Probanden.

Um den Einfluss der Aberrationen zu untersuchen, wurde der zuvor kalibrierte
Wellenfrontsensor in das System integriert. Abb.38 zeigt einen Teil des Strahlengangs

des SLO/OCT-Systems inklusive Wellenfrontsensor.
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Strahlengang
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Abb.38 Strahlengang im SLO/OCT-System
(P...Polarisator, B...Blende, A/4...Lambda-Viertel-Pléttchen, L...Linse, PST...polarisierender Strahlteiler,
NPST...nicht polarisierender Strahlteiler)

Ein Grof3teil des Strahlengangs war durch das bestehende SLO-System festgelegt.

Das Licht der Lichtquelle wird linear polarisiert. Ein Teil wird durch den ersten
polarisierenden Strahlteilerwiirfel (PST) in den Referenzarm des OCT-Interferometers
geleitet und der andere Teil durchlduft einen weiteren PST und einen nicht
polarisierenden Strahlteilerwiirfel bis er iiber mehrere Teleskopsysteme und zwei Scanner
als kollimierter Strahl auf das Auge trifft. Bevor der Lichtstrahl ins Auge eintritt,
durchlduft er ein Lambda-Viertel-Plattchen (45° im Vergleich zur linearen
Polarisationsebene gedreht) und ist deshalb zirkular polarisiert. Das Auge fokussiert den
einfallenden Strahl zu einem Punkt (bzw. Fleck) auf der Netzhaut. Das von der Retina
zuriick gestreute Licht durchlduft noch einmal das Lambda-Viertel-Plittchen und wird

einerseits zum HS-Sensor geleitet, andererseits zu den OCT- und SLO-Detektoren.
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Das weitere Durchlaufen des Lambda-Viertel-Pléttchens bewirkt insgesamt eine Drehung
des urspriinglichen, linear polarisierten Zustandes um 90° (wenn man die
Doppelbrechung des Auges vernachléssigt). Dadurch konnen stérende Reflexe (z.B. an
den Linsen des  Teleskops) mithilfe eines  Polarisators (90°  zum
Eingangspolarisationszustand gedreht) vor dem HS-Sensor (siche Abb.38) herausgefiltert
werden, da sich diese im urspriinglichen linearen Polarisationszustand befinden.

Das Auge wird mithilfe eines Fixationsbildes, das tiber ein Pellicle in den Strahlengang

eingeblendet wird, ausgerichtet.

Mit einem im Nachhinein — zur Integration des Wellenfrontsensors — hinzugefiigten
Teleskop wird die Wellenfront an der Pupillenposition des Auges direkt auf das
Linsenarray des HS abgebildet. Es liegt (ndherungsweise) eine 1:1-Abbildung vor.
Aufgrund der Abbildungen durch die Linsen liegen die Pupille, die Scanner und der HS-
Sensor in zueinander konjugierten Ebenen, ebenso sind die Netzhaut und die Detektoren
des OCT- und SLO-Systems zueinander konjugiert. Durch Einstellen des variierbaren
Fokus tiber die am PC steuerbare Translation eines Verschiebetisches nach der (subjektiv
empfundenen) maximalen Intensitit des SLO-Bildes wird versucht eine moglichst
scharfe Abbildung der Netzhaut zu bekommen.

Bei der Messung mit dem HS-Sensor wird nur das Licht, das direkt vom Auge kommt,
verwendet, da dieses den Polarisator nahezu unabgeschwicht passiert. Zusétzlich
minimiert eine in den Strahlengang eingebaute Blende unerwiinschte Lichtreflexe (z.B.
die Reflexion des Lichtes an der Kornea) am HS-Sensor.

Das Einbringen des Polarisators und der Blende ist wesentlich fiir die HS-Messung, da
ansonsten zusétzliche Bildpunkte erzeugt werden, die das Messergebnis beeinflussen.

Die Intensitdt des an der Retina zuriick gestreuten Lichtes ist sehr gering, daher wire es
giinstig lange Messintervalle zu verwenden, um das Signal-Rausch-Verhéltnis zu
verbessern. Wegen der Augenbewegung kann die Messzeit nicht beliebig verlidngert
werden. Da das durch die Augenbewegung verursachte ,,Verschmieren* der Fokalpunkte
zu Fehlern in der Wellenfrontrekonstruktion fiihrt, ist es sinnvoll die Belichtungszeit der

Kamera unter 100ms zu halten.
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Da nur ein kleiner Bruchteil der Intensitit des Lichtstrahls riickgestreut wird und die
Detektiergenauigkeit des HS stark von der Messzeit und Sensitivitit der Kamera abhéngt,
ist es verniinftig bei moglichst hoher Ausgangsintensitit zu messen.

Die maximale Leistung, die unter Einhaltung der Lasersicherheitsstandards verwendet
werden darf, ergibt sich aus der verwendeten Wellenldnge, der Bestrahlungsdauer und
der bestrahlten Fliche (in diesem Falle gegeben durch einen Pupillendurchmesser von
7mm). Fiir die verwendete Wellenldinge wurde mithilfe der Vorgaben aus den Standards
eine maximal einzustrahlende Leistung von 737uW berechnet.

[ONORM 2006], [Delori 2007]

Wihrend des Betriebs wurde stets iiberpriift, dass die Lichtleistung auf das Auge unter
700uW liegt. Damit kénnte gefahrlos (auch ohne scannen) bis zu acht Stunden gemessen
werden.

Um eine Relation zwischen den gemessenen Augenaberrationen und der Qualitdt der
SLO-Bilder herstellen zu kénnen, wurden zeitgleich Bilder mit dem HS und dem SLO
aufgezeichnet. Es wurden pro SLO-Aufnahme (120 Bilder zu je 25ms pro Bild) zehn HS-
Bilder aufgenommen bei einer Belichtungszeit von 50ms. Aufgrund der langsamen
Ubertragungszeit der Daten auf die Festplatte des verwendeten Rechners dauerten die
Messungen mit dem HS in etwa fiinf Sekunden. Um durch den Messaufbau bedingte
Aberrationen der Bilder zu eliminieren, wurde zusdtzlich ein Modellauge als Referenz

gemessen.

5. Vergleich der Bildqualitit im SLO mit den gemessenen Aberrationen

Im ersten Schritt wurden die Aberrationen mehrerer Probanden verglichen.

Wihrend der gesamten Messzeit wurde der Proband dazu angehalten ein bestimmtes,
iiber ein Pellicle eingeblendetes Kreuz eines Fixationsbildes zu fixieren (siche Abb.38,
Fixationsbild).

Dies ermdglichte eine Messung bei unterschiedlichen Exzentrizititen (Winkelabstéinde
zur Fovea centralis) und erleichterte fiir den Probanden eine Akkommodation auf

Unendlich (Das Fixierbild befindet sich genau in der Brennebene der letzten Linse).
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Um die Position des Kopfes in alle drei Raumrichtungen genau einstellen zu konnen,
wurde aullerdem eine bewegliche Kopfstiitze verwendet.

Zunéchst wurde das untersuchte Auge mit der Kopfstiitze und einer Videokamera, die auf
das Auge des Probanden gerichtet wurde, so positioniert, dass der Strahl zentral auf die
Pupille triftt.

Danach wurde mithilfe zweier Verschiebetische und einem Hebetisch die Kopfstiitze des
Patienten weiter verschoben, sodass die Intensitdt des SLO-Bildes (subjektiv) maximal
wird.

Auch die Fokusebene der durch Steuerung eines Schiebetisches beweglichen Linse des

SLOs wurde so gewéhlt, dass eine moglichst hohe Bildintensitét erreicht wurde.

Nach dem Einrichten des Probanden wurden zeitgleich die SLO- und die HS-Messung
gestartet. In den folgenden Messungen wurden Bilder von der Netzhaut bei etwa 4°

Exzentrizitit (nasal) von der Fovea aufgenommen.

Die aufgenommenen HS-Bilder wurden gemittelt und mithilfe des Auswerteprogramms
analysiert um die Aberrationen des jeweiligen Auges zu ermitteln.

Ein entscheidender Faktor bei dieser Auswertung ist der Pupillendurchmesser, da die
Aberrationen mit Anwachsen des Pupillendurchmessers stark ansteigen.

Um diesen zu ermitteln wurde die am HS gemessene Lichtintensitéit entlang der x- bzw.
y-Richtung aufsummiert. Danach wurden die so entstechenden Funktionen durch eine
GauB-Funktion angendhert. Als Radius der Pupille wurde dann der Abstand vom Gaul3-
Maximum bis zur Position, an der die GauB3-Funktion auf den 1/e* -Teil abgesunken ist,
angenommen.

Fir die folgende Auswertung wurde jedoch ein exakt gleich grofl gewihlter
Kreisauschnitt der Pupillen zum Vergleich herangezogen.

Dabei wurde rund um das vorher beim Modellauge bestimmte Pupillenzentrum ein Kreis
mit 1,5mm Radius aus dem Intensitétsbild ,herausgeschnitten* und allen auB3erhalb des
Kreises liegenden Pixeln wurde der Intensitdtswert Null zugewiesen. Erst auf das ,,neue*

Intensititsbild wurde das Wellenfrontanalyse-Programm angewendet.
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Von den Aberrationswerten wurden noch zusétzlich die auf dieselbe Methode erhaltenen
Aberrationen des Modellauges abgezogen.

Das Modellauge bestand aus einem Achromaten (f = 30mm) und einem Papier (das der
Retina entsprechen soll) in der Fokusebene. Dieses System wurde als aberrationsfrei
angenommen.

Zur besseren Veranschaulichung der Augenaberrationen wurden Histogramme mit der
GroBBe der Zernike-Koeffizienten erstellt. Die Aberrationsdaten wurden (wie in Kapitel

5.1 beschrieben) aus den gemittelten Intensitdtsbildern berechnet.

Eine simple Moglichkeit Aussagen iiber die Bildqualitit eines Abbildesystems zu machen
ist den sogenannten RMS-Wert (quadratisches Mittel, Effektivwert, engl. root mean
square, RMS) der Wellenfront zu betrachten. Dies ist der integrierte Mittelwert der
Differenz von Wellenfrontfliche zum gemittelten Flichenwert. Damit werden die
komplexen Aberrationen in eine einzige kompakte Zahl gepackt; dieser Wert kann direkt
aus den Koeffizienten der Zernike-Polynome ermittelt werden. Nicht miteinbezogen in
die Berechnung des RMS wurden die Koeffizienten der ersten Ordnung der Zernike-
Polynome. Diese Terme (sieche Liste der Zernike-Polynome im Anhang) repridsentieren
lediglich den Tilt der Wellenfront, der mit der Pupillenposition verkniipft ist, aber
beinhalten keine Informationen iiber die Augenaberrationen. Aufgrund der Orthogonalitit
der Polynome kann diese erste Ordnung einfach Null gesetzt werden und hat keinen
Einfluss mehr auf den resultierenden RMS-Wert.

[Pape 2002 ]

Die parallel aufgenommenen SLO-Daten wurden entzerrt (Korrektur der sinusformigen
Bewegung des schnellen Scanners) und bewegungskorrigiert.

Um ein objektives MalBl fiir die Bildqualitit zu erhalten, wurden die relativen
Intensititswerte der Einzelbilder in einer Statistik festgehalten. Auf der Ordinate ist die
Anzahl der Bildpunkte mit den auf der Abszisse aufgetragenen relativen Intensitdtswerten
abgebildet.

Ebenso wurden das Maximum (also die am hédufigsten auftretenden Intensitatswerte) und

die Halbwertsbreite (engl. full with at half maximum, FWHM) der Funktion angegeben.

64



Zusétzlich wurde ein MaB fiir die Sichtbarkeit der Fotorezeptoren, die ,,Cone Visibility*
eingefiihrt. Uber eine zweidimensionale Fourier-Transformation des SLO-Bildes erhilt
man bei einer vorhandenen regelméfBigen Struktur (dhnlich den Fotorezeptoren auf der
Netzhaut) Ringstrukturen (Yellotsche Ringstruktur, [Yellot 1982]). Diese Ringstruktur
ergibt sich einerseits aus der transversalen Auflosung des Messgerits und andererseits
aus dem Abstand benachbarter Zapfen; sie ist daher ein Mal} dafiir einzelne Zapfen
erkennen und abgrenzen zu konnen. Der in der Datenauswertung angefiihrte Wert der
Cone Visibility entspricht dem Verhiltnis von der Intensitit des Ringes des gemessenen
Bildes zu der Intensitit der zweidimensionalen Fourier-Transformation eines
Rauschbildes (siche Abb.42 a-d).

Allerdings wurde nur ein Teil des Fourier-transformierten Bildes herangezogen um
hohere Raumfrequenzen zu exkludieren. Dabei wurde ein rechteckiger Bereich (siche
Abb.42 a), zentriert um die tiefen Raumfrequenzen, ausgeschnitten; dieser enthdlt gerade
noch die Ringstruktur. Um Artefakte bei der niedrigsten Frequenz (siehe vertikale Linie

in den Abb.42 a-d) zu exkludieren, wurde auch diese Raumfrequenz herausgeschnitten.

Die folgenden Abbildungen (Abb.39-42) zeigen exemplarische Ergebnisse von gesunden
Probanden.

Einerseits wurden die berechneten Zernike-Koeffizienten (bis zur dritten Ordnung) fiir
die aus zehn Messungen gemittelten Intensitdtsbilder dargestellt (Abb.39 a-d),
andererseits das Ergebnis der statistischen Auswertung der SLO-Bilder (Abb.40 a-d) und
je ein Beispielbild (Abb.41 a-d).
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Abb.39a-d: Diagramm der Zernike-Koeffizienten der ersten zehn Zernike Polynome. Die Auswertung

bezog sich auf die (aus zehn Messungen) gemittelten Aberrationen der Probanden 1L, 2L, 3L und 4L.
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Abb.40a-d: Statistik der relativen Intensitit der SLO-Einzelbilder. Aufgetragen wurde die Anzahl der
aufgenommenen Pixel mit einem bestimmten relativen Intensitdtswert. Zusdtzlich wurde das Maximum der
Verteilung (hdufigste Intensitit) und deren Halbwertsbreite, sowie die iiber alle Bilder gemittelte Cone

Visibility angegeben.

c) d)
Abb.41a-d: Représentative SLO-Einzelbilder (Ausschnitt 1° x 1°) mit einer Cone Visibility, die (etwa) dem

iiber alle Bilder gemittelten Wert der Cone Visibility entspricht.
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Abb.42 a-d: Ausschnitt der FFT der Bilder 41 a-d

Die einzelnen, verwendeten Zernike-Polynome (fiir Abb.39 a-d) sind im Anhang
aufgelistet.

Die ersten zwei Balken (Nr.0 und Nr.1) geben den Tilt der Wellenfront wieder (x-Tilt
und y-Tilt) und entstechen durch die Positionierung des Auges relativ zum
Modellaugenmittelpunkt und sind deshalb nicht aussagekréftig. Der dritte Balken (Nr.2)
beschreibt die Fokusverschiebung (Defokuswert). Balken Nummer vier (Nr.3)
reprasentiert den 90°-Astigmatismus-Koeffizienten und der flinfte (Nr.4) steht fiir den
Koeffizienten des Polynoms, das den 45°-Astigmatismus darstellt.

Ebenso dargestellt sind Koma in x-Richtung (sechster Balken, Nr.5), Koma in y-Richtung
(siebter Balken, Nr.6) und Koeffizienten weiterer Polynome hoherer Ordnungen (achter

und neunter und zehnter Balken; Nr.7, Nr.8 und Nr.9).
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Bei den Probanden 3L und 4L konnten schone Aufnahmen des Fotorezeptormosaiks
(Abb.41 a und b) erzielt werden. Deren Augenaberrationen waren gering (Abb.39 a und
b), die relative Intensitdt der Einzelbilder deshalb hoch (Abb.40 a und b), ebenso wie die
Cone Visibility (Abb.42 a und b).

Eindeutig ist zu erkennen, dass — wie erwartet — mit Ansteigen der Augenaberrationen die

Bildqualitét sinkt.

6. Zeitliche Anderung der Aberrationen

In einem weiteren Schritt sollen die Aberrationen und die dazugehorige SLO-Bildqualitét
im zeitlichen Verlauf betrachtet werden.

Fiir diese Analyse ist die Stabilitit der errechneten Aberrationswerte zu priifen.

Da je vermessenem Auge zehn HS-Bilder aufgezeichnet wurden, ist die zeitliche
Schwankung der Koeffizienten gut dokumentiert.

Zur Bestimmung der Schwankungen bedingt durch etwaige Ungenauigkeiten in der
Centroid-Bestimmung wurden zuerst Daten vom Modellauge analysiert (siche Abb.43 a

und b).

Proband M Proband M

MW SD Schwankung
[pm] [nm] [%]
x-Tilt o33 | J00032 | Jogsaz |
= y-Tilt |~/ 0,28 0,006 Jo9153 |
2 Defokuswert /] N T X
15:" Astigmatismus 90° - |-022 | 00034 {3815 |
% Astigmatismus 45°  |E0NG |-0062 00053 | |g54 |
g Komain x-Richtung | [003 | 00017 | Js705
1| Koma in y-Richtuna |0 |-0007 | 0003 | 4243 |
% » c8 " T o005 | [za
- cs B e | fsn
10 [~ |0,0086  Ja5,89 |

Pupillenradius: 1,Imm

a) b)

Abb.43 a und b: Zeitlicher Verlauf der vorliegenden Aberrationen bei der Aberrationsvermessung eines
Modellauges mit 1,1mm Pupillendurchmesser. Dazu wurden Mittelwerte (MW), Standardabweichung (SD)
und relative Schwankung der Koeffizienten der ersten zehn Zernike-Polynome (siche Liste der Zernike-

Polynome im Anhang) iiber zehn gemessene HS-Bilder angegeben.
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Wie in Abb.43 zu sehen, ist die =zeitliche Variation der berechneten Zernike-
Koeffizienten des Modellauges gering.

Es ist davon auszugehen, dass die Koeffizientenwerte mindestens bis auf die zweite
Nachkommastelle genau berechnet werden.

Bei dieser Messung treten kaum Aberrationen héherer Ordnung auf. Es kann jedoch ein
leichter Defokus und auch ein leichter Astigmatismus beobachtet werden, welcher
vermutlich durch die Abbildungsoptik des gesamten Gerites verursacht wird. Der Fokus
wurde so eingestellt, dass die Intensitdt des SLO-Bildes maximal wird.

Dies soll in den folgenden Betrachtungen bedacht werden.

In den folgenden Abbildungen (Abb.44-47) sind nun die zehn einzelnen HS-Bilder der

zuvor analysierten Probanden ausgewertet.
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Proband 1L Proband 1L MW SD Schwankung
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Abb.44-47: Zeitlicher Verlauf der vorliegenden Aberrationen bei der Aberrationsvermessung mehrerer
Probanden (mit unterschiedlichen Pupillendurchmessern). Dazu wurden Mittelwerte (MW),
Standardabweichung (SD) und relative Schwankung der Koeffizienten der ersten zehn Zernike-Polynome

(siehe Liste der Zernike-Polynome im Anhang) iiber zehn gemessene HS-Bilder angegeben.

Um einen Vergleich unserer Daten zu ermdglichen, wurden die Aberrationen der
Probanden zusétzlich mit Gerédten der Augenklinik des AKH Wien gemessen.
Dazu verwendet wurden das Autorefraktometer/-keratometer ARK-560A der Firma

NIDEK und der IOLMaster V.5.2.1 der Firma Carl Zeiss.
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Proband 1L Proband 2L
NIDEK ZEISS NIDEK ZEISS
Sphérisch: ~ -0,50 dpt Es liegt keine Sphérisch: -0,25 dpt Achsenldnge: 22,33 mm
Zylindrisch:  +0,75 dpt entsprechende Messung Zylindrisch: 40,25 dpt S-R-V: 143.,4
des Probanden vor. .
C-Radius 1: 7,59 mm C-Radius 1: 7,36 mm C-Radius 1: 7,35 mm
C-Radius 2: 7,49 mm C-Radius 2: 7,26 mm C-Radius 2: 7,23 mm
C-BK: +0,50 dpt C-BK: +0,75 dpt Keratometer: +0,75 dpt
C-BK,abs: 44,75 dpt C-BK,abs: 46,25 dpt VK-Tiefe: 3,32 mm
a) b)
Proband 3L Proband 4L
NIDEK ZEISS NIDEK ZEISS
Sphérisch: 1,50 dpt Achsenldnge: 22,17 mm Sphérisch: ~ -4,50 dpt Achsenlinge: 26,49 mm
Zylindrisch:  +0,25 dpt S-R-V: 448,3 Zylindrisch: +2,75 dpt S-R-V: 2733
C-Radius I: 7,31 mm C-Radius I: 7,29 mm C-Radius 1: 8,17 mm C-Radius 1: 8,16 mm
C-Radius 2: 7,21 mm C-Radius 2: 7,20 mm C-Radius 2: 7,94 mm C-Radius 2: 7,59 mm
C-BK: +0,50 dpt Keratometer: +0,57 dpt C-BK: +3,50 dpt Keratometer: +3,05 dpt
C-BK,abs: 46,50 dpt VK-Tiefe: 3,42 mm C-BK,abs: 43,00 dpt VK-Tiefe: 4,03 mm
c) d)

Abb.48 a-d: Messergebnisse flir sphirische Aberration (Sphérisch), Astigmatismus bzw. zylindrische
Aberration (Zylindrisch), den grofiten gemessenen Kriimmungsradius der Kornea (C-Radius 1), den
kleinsten gemessenen Kriimmungsradius der Kornea (C-Radius 2), die absolute Brechkraft der Kornea

(C-BK,abs), die Differenz zur Soll-Brechkraft der Kornea (C-BK, Keratometer), die Achsenlinge des
Auges (von Kornea bis Retina) und die Vorderkammertiefe (VK-Tiefe) fiir das jeweilige linke Auge der

Probanden.

Mit Abstand die besten Retina-Bilder konnten von Proband 3L aufgenommen werden.
Die durchschnittliche Cone Visibility liegt bei 3,95 und die Aberrationen sind gering.
Auch die Messergebnisse des Refraktometers zeigen geringe Aberrationen. Die leichte
Myopie des Probanden konnte mit der im SLO-Gerdt vorhandenen Fokusfeineinstellung
korrigiert werden.

Wihrend der Messung war der Pupillendurchmesser mit einem durchschnittlichen Wert
von (1,9 £ 0,3)mm verglichen mit den Probanden 1L und 4L (3,15mm und 3,41mm)

relativ gering. Dies konnte eventuell die bessere Bildqualitét erkliren.
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Ebenso gute Ergebnisse sind den Keratometer- und Refraktometerwerten nach von
Proband 2L zu erwarten. Die mittlere Cone Visibility liegt bei 2,9 und die Bildqualitit ist
damit deutlich schlechter als bei Proband 3L. Interessant ist es, in diesem Fall den
zeitlichen Verlauf der Cone Visibility zu betrachten (sieche Abb.50 a). Das erste der 120
SLO-Bilder besitzt noch eine Cone Visibility von 5,4 und liegt damit sogar {liber der
maximal auftretenden Cone Visibility eines Einzelbildes von Proband 3L (diese ist 5,17).
Wihrend der Messung nimmt diese jedoch kontinuierlich ab. Dies kann auf ein
Akkommodieren des Probanden wéhrend des Messvorgangs zurlickzufiihren sein. Die
zeitliche Auswertung der HS-Daten ergibt sowohl eine Anderung des Pupillenradius
(siche Abb.49 a) als auch des Defokus-Koeffizienten (C-3) (siche Abb.50 a) wihrend

dieser Messung.

Proband 2L Pupillenradius Proband 1L Pupillenradius
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a) b)
Abb.49 a und b: Zeitlicher Verlauf der Grof3e des Pupillenradius der Probanden 2L (links) und 1L (rechts)

wiéhrend zehn HS-Messungen.

Im Laufe der Messung vergroflert sich der Pupillenradius um ca. Imm. Der

Pupillenradius von Proband 1L bleibt im Vergleich dazu relativ konstant (+ 0,15mm).
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Proband 2L Cone Visibility Proband 4L Cone Visibility
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50 a und b: Zeitlicher Verlauf des Defocus-Koeffizienten C-3 (griin) und der Cone Visibility (rot,
identischer Mafistab wie C-3) wéhrend zehn HS-Bildern (5s) bzw. 120 SLO-Bildern (3s).

Wihrend des Messvorgangs steigt der Defokus-Koeffizient des Probanden 2L stark an
(Abb.50 a), zeitgleich dazu sinkt die Cone Visibility der Einzelbilder. Vergleichsweise
bleibt die Cone Visibility-Kurve von Proband 4L (Abb.50 b) relativ konstant.

Proband 1L besitzt laut HS-Analyse einen erhohten Astigmatismuskoeffizienten (siche
Abb.47 a und b: 90°-Astigmatismus: (-2,4 + 0,3)um). Dies bestdtigen auch die
Keratometerwerte fiir Astigmatismus (Proband 1L: +0,75dpt, Proband 2L und 3L:
+0,25dpt).

Der Defokus ist aufgrund der variablen Fokuseinstellung des SLO-Geréts nicht direkt
vergleichbar.

Eventuell wire mithilfe der HS-Daten bei dieser Messung durch besseres ,,Scharfstellen
eine bessere Bildqualitét erzielbar gewesen (vgl. hoher C-3 Wert in Abb.45 a und b). Im
Vergleich zu den anderen Probanden sind aber auch Aberrationen hoherer Ordnung
starker vertreten, bedingt durch einen Pupillenradius von (3,15 + 0,1)mm. Um eine
mogliche Verbesserung des SLO-Bildes durch Einstellen des Fokus aufgrund der HS-
Daten zu zeigen, miissten weitere Messungen durchgefiihrt werden.

Die Pupille von Proband 4L war relativ weit (Pupillendurchmesser: 3,4mm) und auch bei
diesen Messungen konnten Aberrationen héherer Ordnung verstdrkt im Vergleich zu den

Probanden 2L und 3L gemessen werden.
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Die stiarksten Aberrationen finden sich eindeutig bei den Messungen von Proband 4L.
Die Keratometerwerte zeigen einen starken Astigmatismus an (NIDEK:+3,50dpt,
ZEISS:+3,05dpt) und der Refraktometerwert (-4,50dpt) eine starke Myopie. Auch im
gemittelten Bild ist der Koeffizient fiir den 90°-Astigmatismus stark ausgeprédgt. Die
SLO-Bilder unterscheiden sich kaum von einem Rauschbild (Cone Visibility liegt bei
1,03) und es sind keine Fotorezeptoren mehr zu erkennen.

Ohne Kompensation des Astigmatismus (z.B. durch adaptive Optiken) scheint hier eine

Aufnahme des Zapfenmosaiks unmoglich.

Eine weitere Beobachtung ist, dass der Verlauf des RMS-Wertes stark vom Verlauf des
Defokus-Koeffizientenwertes abhingt (siche Abb.51 a-d) und damit die Bildqualitét sehr

stark von der korrekten Fokussierung abhangt.
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Proband 3L RMS Proband 4L RMS
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Abb.51 a-d: Verlauf von RMS-Wert (blau, gleiche Skala wie C-3) und Defokus-Koeffizient C-3 (griin) fiir

zehn hintereinander aufgenommene HS-Bilder.

Um die Messungen von den Probanden besser vergleichen zu konnen, miissten die
Pupillen eingetropft werden und eventuell der Kopf wihrend der Messung besser fixiert
werden z.B. durch eine Beilstange (bei aktuellem Messaufbau dient zur Stabilisierung

der Messposition lediglich eine Kinn- und Stirnlehne).

7. Schwankung der Bildqualitit bei unterschiedlichen transversalen Positionen des

Auges

Durch den Wellenfrontsensor kann die Pupillenposition sehr exakt beobachtet werden.
Vor Integrieren des HS in den Messaufbau wurde neben der Ausleuchtung auch die
Positionierung der Pupille mit einer Videokamera (CCD-Kamera, Royal Phillips
Electronics, Niederlande, LDH0702/20) beobachtet um eine ideale Ausrichtung des
Auges zu garantieren. Beim Einrichten des Auges bestand bei Betrachtung der Live-
Bilder des SLO’s der Eindruck, dass selbst bei gleichbleibender Ausleuchtung der Pupille

die Auflésung schon bei sehr kleiner Positionsdnderung schwankt.

Um dieses Phidnomen genauer zu untersuchen wurde nun ein und dasselbe Auge
mehrmals bei unterschiedlicher Pupillenposition untersucht. Einmal wurde versucht ein
Uberlappen von Zentralpunkt (durchs Modellauge festgelegt) und Pupillenmittelpunkt

herzustellen, bei einem zweiten Messdurchlauf wurde die Position so gewdhlt, dass
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ausschlieSlich die Intensitit des SLO-Bildes zum FEinrichten des Probanden

herangezogen worden ist. Ziel war es, die Intensitit im SLO-Bild zu maximieren.

Die Koordinaten des mit der Messung des Modellauges bestimmten Zentralpunkts in

Pixelkoordinaten waren 701(x) und 481(y).

Proband 1R

Der Pupillenmittelpunkt des Probanden 1R wurde mit 700,2 = 0,5 bzw. 480,2 = 0,0
(Mittelwerte und Standardabweichungen der zehn Messungen einer Messserie) gefunden.
Die beiden Messungen wurden direkt hintereinander durchgefiihrt, sodass sich auch der
Pupillenradius nicht wesentlich dnderte. Die Aberrationen waren auBerdem zeitlich
relativ konstant, sodass sich dieser Datensatz besonders gut fiir eine Auswertung eignet.
Bei der Messung in der Zentralposition wurde eine mittlere Cone Visibility von 1,66
erreicht. Nach erneutem Ausrichten des Probanden befand sich der Pupillenmittelpunkt
an der Position 788,6 £ 0,0 (x) und 480 £+ 0,4 (y) und damit deutlich lateral versetzt
gegentliber der urspriinglichen Zentralposition. Die SLO-Bilder erreichen hierbei eine

mittlere Cone Visibility von 2,40.
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Abb.52 a-d: Zeitlicher Verlauf der vorliegenden Aberrationen bei der Aberrationsvermessung an zwei

verschiedenen lateralen Positionen der Pupille von Proband 1L. Dazu wurden Mittelwerte (MW),

Standardabweichung (SD) und relative Schwankung der Koeffizienten der ersten zehn Zernike-Polynome

(siehe Liste der Zernike-Polynome im Anhang) iiber zehn gemessene HS-Bilder angegeben.

Mehrere Messreihen haben gezeigt, dass die mittlere Cone Visibility nicht nur von

Proband zu Proband schwankt, sondern auch bei ein und demselben Auge variiert.

(siehe Tabelle 2).

Tabelle 2: Probandendaten bei unterschiedlicher Ausrichtung der Pupille

Proband | SLO | Mittlere | Pupillenradius | Cursor-Position des | Differenz zu
Cone [mm] Pupillenmittelpunktes | Zentralposition
Visibility [Pixelkoordinaten] x/y
[Pixelkoordinaten]
IR 200 2,40 3,28 0,02 789/481 88/0
IR 186 1,66 2,91 + 0,02 701/481 0/0
4R 146 1,22 3,09 +0,01 655/436 46/45
4R 214 3,02 2,87 +0,02 701/481 0/0
1L 206 1,98 3,15+0,09 700/480 1/1
1L 222 2,28 1,56 + 0,03 745/481 44/0
3L 232 3,95 1,12+ 0,01 701/481 0/0
3L 258 5,08 2,03 +0,24 701/525 0/44

Es ist jedoch schwierig, die Bildqualitit auf einzelne Einflussfaktoren zuriickzufiihren.

Sowohl das Akkommodieren des Auges als auch die Eindringposition des Messstrahls

konnten beispielsweise Einfluss auf die Bildqualitdt haben.
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Es sollte dabei aber beachtet werden, dass das vorliegende SLO/OCT-System ohne
adaptive Optik hochauflosende Bilder von einigen Probanden liefern kann. Dies ist
wahrscheinlich nur deshalb mdéglich, weil einerseits nicht die ganze Pupille (7mm nach
Applikation pupillenerweiternder Substanzen) verwendet wird, und weil man eventuell
durch Adaption der Position Aberrationen bis zu einem gewissen Grad minimieren kann.
Dadurch kommt es aber zu einer storenden zeitlichen Variation der einzelnen

Aberrationen, und damit der Bildqualitét.
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V1. ZUSAMMENFASSUNG UND AUSBLICK

1. Zusammenfassung

Beim Durchlaufen optischer Abbildungssysteme kann durch sogenannte Aberrationen
(Abbildungsfehler) die Wellenfront des durch das System laufenden Lichtstrahls
verdndert werden. Dadurch wird die Abbildungsqualitit vermindert.

Auch das menschliche Auge ist meist kein fehlerfreies, abbildendes System, sondern
verdndert die Wellenfront eines einfallenden Strahls. Will man mithilfe eines Lichtstrahls
den Augenhintergrund untersuchen, so fithren Abbildungsfehler der brechenden Flachen
bzw. Inhomogenititen des Auges zu einer verminderten Bildqualitét.

Ein HS-Sensor ist in der Lage diese Aberrationen zu messen.

In der vorliegenden Arbeit wurde ein Hartmann-Shack-Wellenfrontsensor (HS-Sensor)
aufgebaut, kalibriert und in ein Scanning Laser Ophthalmoskop/Optisches

Kohérenztomografie-System eingebaut.

Mithilfe der Kalibrationsmessungen konnten Parameter des HS-Sensors (wie Brennweite
der Mikrolinsen und Pixelbreite), die bei der Rekonstruktion der Wellenfront verwendet
werden, exakt bestimmt werden (Hardwarekalibrierung). Mit einer Softwarekalibrierung

wurde die Genauigkeit des Rekonstruktionsalgorithmus iiberpriift.

Das vorhandene Scanning Laser Ophthalmoskop (SLO) war in der Lage, das
Fotorezeptor-Mosaik auflerhalb der Fovea centralis abzubilden.

Durch synchrone Untersuchung des von der Retina zuriick gestreuten Lichts wurden
neben der SLO-Messung auch die Abbildungsfehler des untersuchten Auges mithilfe des
HS-Sensors gemessen.

Dies ermoglichte es, die Bildqualitdt im SLO mit den jeweilig gemessenen Aberrationen
zu vergleichen.

Um ein Mal} fiir die SLO-Bildqualitit zu bekommen wurde eine sogenannte Cone

Visibility eingefiihrt. Diese beschreibt das Verhiltnis der Amplitude der Raumfrequenzen
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entsprechend dem Abstand der Fotorezeptoren zu der Amplitude dieser Raumfrequenzen
des Rauschens.

Weiters war es moglich mithilfe des HS-Sensors die Pupillengréf8e und -position genau
zu bestimmen. Die Vermessung mehrerer Probanden zeigte, dass die Bildqualitét
einerseits von den Aberrationen, aber ebenso von der Position und GréBe der Pupillen
abhéngt.

Zusdtzlich wurden die zeitlichen Variationen der SLO-Bildqualitit und der
Augenaberrationen untersucht. Die Schwankung der einzelnen Werte war teilweise

iiberraschend grof3, und von Proband zu Proband sehr unterschiedlich.

Obwohl das SLO/OCT-System in der Lage ist bei einigen Probanden (ohne adaptive
Optik) das Photorezeptor-Mosaik abzubilden, zeigt diese Arbeit, dass dies auf

unterschiedliche Faktoren zuriickzufiihren ist:

1) Die Aberrationen des untersuchten Auges sind klein.
2) Die Pupille des gemessenen Auges ist relativ klein (3mm - 4mm).
3) Eine leichte Adaption (laterale Verschiebung) der Messstrahlposition bewirkt eine

Verminderung der Aberrationen.

Leider bewirken diese Vorraussetzungen eine zeitliche Variation der SLO-Bildqualitét.

2. Limitationen und Ausblick

Um die individuell bestmogliche Bildqualitdt mit dem Scanning Laser Ophthalmoskop zu
erreichen, wére es wichtig die Einflussgroflen auf diese Bildqualitdt besser analysieren
und separieren zu konnen. Daflir wire es interessant, die durchgefiihrte Studie mit
akkommodationsverhinderten, paralysierten (durch Eintropfen pupillenerweitender
Substanzen in das Auge) Probanden zu wiederholen. Erst dann wére iiberpriifbar, ob die
Bildqualitdt auch noch bei konstantem Pupillendurchmesser und fehlendem
Akkommodieren individuell schwankt bzw. von der Position des Messstrahls auf der

Pupille abhéngt.
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Des Weiteren wire ein direkter Vergleich der Bildqualitdt bei kleiner und maximaler
Pupille interessant.

Fiir kiinftige Anwendungen wire es sinnvoll, das vorhandene Programm so zu
adaptieren, dass die Aberrationen live berechnet und dargestellt werden konnten.

Dann konnte eventuell der bestmdgliche Fokus eingestellt und der Messstrahl auf der
Pupille (durch Minimierung der Aberrationen) ideal positioniert werden; sodass die
Messung mit maximal moglicher Bildqualitdt durchgefiihrt wird.

Auf diese Weise konnte die Leistungsfahigkeit des SLO bestmdglich ausgenutzt werden.

Auch anderen Gruppen ist es bereits gelungen eine Abbildung der Photorezeptoren zu
erzielen (bei Verzicht auf adaptive Optiken). [Vohnsen 2004], [Miller 1996]

Eine Option die Bildqualitdt auch fiir Patienten mit starken Aberrationen weiter zu
steigern liegt in der Erweiterung des vorhandenen Messsystems um adaptive Optiken

(AO). [Doble 2005], [Liang 1997/2], [Ferndndez 2006], [Chen 2007], [Vdovin 2000].

Nur durch vollstindige Korrektur der Aberrationen kann dann eine (ndherungsweise)
beugungsbegrenzte Auflésung erzielt werden.

Um den Finfluss zeitlicher Variationen der Aberrationen durch Akkommodations-
einstellung und unwillkiirliche Augenbewegungen zu minimieren, ist die Korrektur der
Aberrationen sinnvollerweise dynamisch zu gestalten.

[Hofer 20011, [Yoon 2000]
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Eine ideale Wellenfront trifft auf HS-Sensor

Eine Wellenfront mit Aberrationen trifft aus HS-Sensor
Wellenfrontvermessung mit zwolf Linsen

Wellenfrontvermessung mit vier Linsen

Punktiiberlappung

Punktiiberkreuzen

Details zur Abbildung einer Mikrolinse des HS-Sensors
Flowchart-Diagramm zur Veranschaulichung der Software-Kalibrierung;
nach [Porter 2006]

Entstehung des Punktmusters bei Messung einer sphirischen Wellenfront
Schema zur Fokalpunktbeschreibung

Verwendeter Wellenfrontsensor
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Abb.27

Abb.28
Abb.29

Abb. 30

Abb.31
Abb.32
Abb.33
Abb.34
Abb.35

Abb.36
Abb.37
Abb.38
Abb.38
Abb.39

Abb.40
Abb.41

Abb.42
Abb.43

Abb. 44
Abb. 45
Abb. 46
Abb. 47
Abb.48

Messung von Wellenfronten verschiedener Kriimmungsradien durch Variation
des Abstandes zwischen Lichtquelle und HS-Sensor.

Messaufbau mit Justierhilfe zur HS-Kalibrierung

Zur Untergliederung des Intensitédtsbildes und Ausrichtung des Gitters nach
Linsenachsen

Zur Untergliederung des Intensitédtsbildes und Ausrichtung des Gitters nach
Linsenachsen

Entstehende Intensitdtsverteilung auf der Kamera

Punkmuster

Einzelner Punktversatz

Darstellung der gemessenen, sphérischen Wellenfront (Labview).
Abhingigkeit der Differenz der gemessenen Kriimmungsradien von der
Kriimmung der Wellenfront

Makula

Mogliche Rotationsbewegungen des Auges nach [Schreiber 1999]
Strahlengang von Auge bis Wellenfrontsensor

Strahlengang im SLO/OCT-System

Diagramm der Zernike-Koeffizienten der ersten zehn Zernike Polynome von
vier Probanden.

Statistik der relativen Intensitit der SLO-Einzelbilder.

Repriésentative SLO-Einzelbilder mit einer Cone Visibility, die (etwa) dem
iiber alle Bilder gemittelten Wert der Cone Visibility entspricht.

Ausschnitt der FFT der Bilder 41 a-d

Zeitlicher Verlauf der vorliegenden Aberrationen bei der Aberrations-
vermessung eines Modellauges mit 1,Imm Pupillendurchmesser

Zeitlichen Verlauf der vorliegenden Aberrationen von Proband 3L
Zeitlichen Verlauf der vorliegenden Aberrationen von Proband 2L
Zeitlichen Verlauf der vorliegenden Aberrationen von Proband 1L
Zeitlichen Verlauf der vorliegenden Aberrationen von Proband 4L
Messergebnisse fiir das jeweilige linke Auge der Probanden mit dem

Refraktometer und Keratometer.
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Abb.49 Zeitlicher Verlauf der Grof3e des Pupillenradius der Probanden 2L (links) und
1L (rechts) wahrend zehn HS-Messungen.

Abb.50 Zeitlicher Verlauf des Defocus-Koeffizienten C-3 (griin) und der Cone
Visibility (rot) wahrend zehn HS-Bildern (5s) bzw. 120 SLO-Bildern (3s).

Abb.51 Verlauf von RMS-Wert (blau) und Defokus-Koeffizient C-3 (griin) fiir zehn
hintereinander aufgenommene HS-Bilder fiir vier Probanden.

Abb.52 Zeitlichen Verlauf der vorliegenden Aberrationen bei der
Aberrationsvermessung an zwei verschiedenen lateralen Positionen der Pupille

von Proband 1L {iber zehn gemessene HS-Bilder angegeben.

IX. TABELLENVERZEICHNIS

Tabelle 1: Repréisentative Wellenfrontsensoren fiir das menschliche Auge

Tabelle 2: Probandendaten bei unterschiedlicher Ausrichtung der Pupille
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X. ANHANG

Ordnungen der verwendten Zernike-Polynome:

x-Tilt (Z,)
1.0rd

y-Tilt (Z») renne

N
Defokus (Z3)
x-Astigmatismus (Zs) ~ 2.0rdnung
y-Astigmatismus (Zs)
Koma in x (Zs)

Koma in y (Z») 3.0rdnung

—

dreiachsiger Astigmatismus-30° (Zo)

dreiachsiger Astigmatismus-0° (Zo)

sphérische Aberration (Zsg) } 4.0rdnung

C....Zernike-Koeffizienten des i-ten Zernike-Polynoms
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Liste der ersten zehn Zernike-Polynome in kartesischen Koordinaten:

Z,(xy)=C,.x

Z,(xy)=C,y

Z,(xy) = C,.(2x° +2y° 1)

Z,xy)=Cp(x* = y°)

Zxy)=Ci2xy

Z(xy) = C6.(3x3 + 3xy2 -2x)

Z,(xy)=C,.(3y" +3yx? -2y)

Zyxy) = Co(1-6x> =6y +6x* +12x%y° +63*)
Zy(y) = Co.(1-6x> —=6y” +6x* +12x>y* + 6y*)

Z(xy) = ClO'(3x2y - y3)

x-Tilt
y-Tilt
Defokus

90°-Astigmatismus

45°-Astigmatismus
Koma in x
Komainy
sphérische Aberration
dreiachsiger Astigmatismus-30°

dreiachsiger Astigmatismus-0°

Liste der ersten zehn Zernike-Polynome in sphérischen Koordinaten:

Z,(0,8) = Z,"(p,©) = C,.p.cos[0]

Z,(0.0) = Z,'(p,0) = C,.p.sin[O]

Zy(0.0) = Z,"(p,0) = C;(-1+2p?)

Z,(0.0) =7, (p0) =C,.p*.cos[20]
Z4(p.0)=2,"(0.0)=C,p*.sin[20]
Z(0.0)=Z,"(0,0)=C,.p(-2+2p").cos[O]
Z,(0.0) = Z,'(0.0) = C,.p(-2 +2p?).sin[O]
Z(0,0)=C.(1-6p° +6p")

Zy(0,0) = C,.p°.cos[30]

Z,,(p.©) = C,,.p°.sin[30]

x-Tilt

y-Tilt

Defokus

90°-Astigmatismus

45°-Astigmatismus

x-Koma

y-Koma

sphérische Aberration

dreiachsiger Astigmatismus-30°

dreiachsiger Astigmatismus-0°
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Prinzipielle Darstellung der ersten zehn Zernike-Polynome in einer Falschfarbenskala:

(erstellt mit einem Wellenfrontsimulationsprogramm in Labview)
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