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Zusammenfassung 
 

Hintergrund und Ziel: Die Anwendung der Femtosekundenlaser (FSL) mit niedrigen 

Pulsenergien (nJ-µJ) ist mittlerweile in der Hornhautchirurgie ein etabliertes Verfahren. 

Aber man weiß wenig über die Effekte des FSL-Lasers in der Netzhautchirurgie. In der 

vorliegenden experimentellen Arbeit wurde Multiphotonen-Laser-Scanning-Mikroskopie 

(MLSM) und FSL-Abtrag epiretinaler Membranen (ERM) untersucht. 

 

Methode: Patienten mit ERM erhielten eine Pars plana Vitrektomie mit kombiniertem ILM-/ 

ERM Peeling. Die entnommenen ERM wurden in-vitro mit einem unverstärkten Ti:Sapphir FSL 

einer Wellenlänge von 800 nm untersucht. Bei allen Membranen wurde MLSM durchgeführt und 

Gewebe innerhalb der ERM ohne Eröffnung der Membranoberfläche mit dem Laser entfernt. Die 

Gewebe wurden außerdem elektronenmikroskopisch untersucht. Zudem wurde die Retina zweier 

enukleierter Schweineaugen mit identischen Laserparametern behandelt, um eine mögliche 

Schädigung der Nervenfaserschicht festzustellen. 

 

Ergebnisse: Mit MLSM durchgeführte optische Schnitte zeigten den zellulären Aufbau 

epiretinaler Membran in verschiedener Gewebetiefe. Die Laserenergie wurde stufenweise erhöht, 

bis mit MLSM ein Gewebeeffekt nachweisbar war. Dabei wurde Gewebe in Form von Linien 

über einen Teil der Gesamtdicke der Membran abgetragen. Präziser laserinduzierter 

Gewebeabtrag mit minimaler kollateraler Gewebeschädigung ließ sich durch MLSM sowie 

histologisch nachweisen. Netzhaut aus Schweineaugen wies bei vergleichbaren Laserparametern 

keine Schäden an der retinalen Nervenfaserschicht auf. 

 

Schlussfolgerungen: Unverstärkte Nahinfrarot–FSL mit niedrigen Energien im nJ–Bereich 

eignen sich für den präzisen kontaktfreien Abtrag von ERM in zuvor festgelegten Zielgebieten. 

Hochauflösende MLSM gestattet die kontaktfreie funktionelle Bildgebung mit einer Auflösung 

im Mikrometerbereich innerhalb von Sekunden vor und nach dem Laserabtrag. Die Technik 

ermöglicht es, Zielgebiete zu definieren und das Voranschreiten des laserbedingten 

Gewebeabtrags zu kontrollieren. Die Kombination von Bildgebung und Abtrag macht die 

Laserscanningmikroskopie zu einer vielversprechenden minimal-invasiven Technik in der 

Netzhautchirurgie.  
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Summary 
 

Objective: Femtosecond lasers (FSL) with nJ - µJ pulse energies are novel tools in corneal 

surgery, but little is known about the use of femtosecond pulses in retinal microsurgery. An 

experimental study investigated multiphoton laser scanning microscopy (MLSM) and 

laserablation of epiretinal membranes (ERM). 

 

Methods: Patients with epiretinal membranes underwent pars plana vitrectomy with combined 

ILM-/ERM peeling. A non – amplified near infrared Ti:Sapphire FSL at 800 nm was used. In all 

epiretinal membranes, MLSM was performed. Without cutting of the surface, tissue within the 

epiretinal membranes was removed with the laser. Also, the tissues were investigated with 

electron microscopy. In addition, full-thickness retina of two enucleated porcine eyes was treated 

on the same laser parameters as epiretinal membranes to exclude nerve fiber layer damage. 

 

Results: Optical sectioning with MLSM shows the cellular structure of epiretinal membranes in 

different depths of the tissue. To perform precise intratissue cuts, the laser power was increased 

gradually until an effect was detected. After treatment with the FSL, MLSM showed partial 

thickness line- or frame-pattern areas of ablated tissue. Precise laser induced tissue removal with 

minimal collateral tissue damages was shown with MLSM and ultrastructural examination. In 

contrast, no effect was detected in the retinal nerve fiber layer for the chosen laser parameters. 

 

Conclusions: Non-amplified near infrared FSL at low nJ pulse energies can be applied for 

precise non-contact ablation of epiretinal membranes. High resolution MLSM offers non-contact 

functional imaging at micrometer resolution within seconds before and after laser ablation. The 

technique allows to predefine targets and to observe the progression of laser tissue removal. By 

combination of imaging and ablation, laser scanning microscopy is a promising tool for minimal 

invasive retinal microsurgery. 
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1. Einleitung 
 

1.1.  Darstellung des bisherigen Wissensstandes 
 
1.1.1 Ultrastruktur und Topographie der epiretinalen Membranen 
 
Die epiretinale Membran (ERM) ist eine epiretinale Proliferation, die  fibrogliale Schichten auf 

der Oberfläche der Retina im Makulabereich formt [MESSNER et al. 1987]. Als Substrat für das 

Auftreten der epiretinalen Proliferation dient die Membrana limitans interna (ILM) [PARK et al. 

2003]. Epiretinale Proliferationen wurden erstmals 1865 von Iwanoff beschrieben [IWANOFF 

1865]. Unser heutiger Kenntnissstand wurde jedoch erst durch die Möglichkeiten der 

vitreoretinalen Chirurgie erreicht, die uns die histologische, ultrastrukturelle und 

immunozytochemische Aufarbeitung intraoperativ gewonnener Membranen erlauben. 

 

Histologische Untersuchungen zeigen, dass die ERM Zellen gliösen und pigmentepithelialen 

Ursprungs sowie Fibroblasten, Makrophagen  und Myofibroblasten enthält [GASS 1987; 

MESSNER et al. 1987; TRESE et al. 1983]. Die Ergebnisse weisen auch darauf hin, dass ERM 

nicht stabile, sondern dynamische Strukturen sind, die ständig die Zell- und Matrix-Struktur 

verändern können [CLARKSON et al. 1992; HISKOTT et al. 1984; VINORES 1990]. 

 

Nach der Ursache werden primäre (idiopathische) ERM von sekundären ERM unterschieden 

[GASS 1987]: bei der idiopathischen ERM postuliert man eine gliale Proliferation der 

vitreoretinalen Verbindung nach hinterer Glaskörperabhebung. Es wird vermutet, dass bei der 

hinteren Glaskörperabhebung Glaskörperanteile an der Netzhaut adhärent bleiben oder dass es zu 

einer Dehiszenz der Glaskörpergrenzmembran mit konsekutivem Wachstum von glialen Zellen 

auf der Netzhautoberfläche kommt. Es wird andererseits vermutet, dass durch die Ablösung des 

Glaskörpers ultrastrukturelle Defekte in der Membrana limitans interna entstehen, die eine 

Migration und Proliferation von Glia- und anderen Zellen der Netzhaut auf der 

Netzhauoberfläche ermöglichen [KAMPIK et al. 1981; WISE 1975]. Der Stimulus für die 

Migration und die Proliferation ist unklar. Immunozytochemisch ließen sich Interleukin 1ß und 6, 

Insulin-Like Growth Factor, Platelet-Derived Growth Factor, Tissue-Plasminogen Activator und 

Urokinase nachweisen [IMMONEN et al. 1996; LIMB et al. 1994 a-b; ULBIG et al. 1995; 

VINORES et al. 1995]. Letztlich führen die Proliferation dieser Zellen, ihre Metaplasie zu 
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Myofibroblasten und deren Kontraktion zu tangentialer Traktion an der vitreomakulären 

Grenzschicht [KAMPIK et al. 1980; KAMPIK et al. 1981]. Bei ausgedehnter ERM kann ein 

Pseudomakulaforamen mit veränderter Foveakonfiguration entstehen. Die Inzidenz idiopatischer 

ERM reicht von 2 % bei 50-jährigen bis 20 % bei 75-jährigen und zeigt damit eine deutliche 

Alterskorrelation [ROTH et al. 1971].  

Bei der sekundären ERM handelt es sich um eine epiretinale Proliferation bei verschiedenen 

Augenkrankheiten, wie z. B. bei diabetischer Retinopathie, Fundus hypertonicus, 

Zentralvenenverschluss, Netzhautdystrophien, intraokularen Entzündungen (Retinitis, Uveitis), 

intraokularen Blutungen, intraokularen Tumoren, Netzhauteinrissen und Netzhautablösung,  nach 

Laserbehandlung, nach operativen Eingriffen, wie Kataraktoperation, Netzhautchirurgie oder 

nach perforierenden Augenverletzungen [GASS 1987; MARGHERIO et al. 1994; MICHELS et 

al. 1982]. 

 
1.1.2 Diagnostik und klinische Stadien der epiretinalen Membranen 
 
Die Diagnostik der ERM umfasst neben der binokularen Funduskopie in Mydriasis die 

Fluoreszenzangiographie und optische Koheränztomographie (OCT). In der Biomikroskopie 

kann die Membran sowohl durch direkte Zeichen (Zellophanmakulopathie) als auch durch 

indirekte Zeichen (Makulapucker, Gefäßverziehung und retinale Distorsion) erkannt werden 

(Abb. 1) [GASS 1987]. Die Fluoreszenzangiographie vermag in erster Linie das Ausmaß und die 

Lokalisation einer Leckage darstellen (topographische Perfusionspathologie). Sie zeigt, inwieweit 

es zu einem sekundären zystoiden Makulaödem gekommen ist. Das OCT als tomographisches 

Verfahren erfasst präzise und objektiv das Ausmaß und die Lokalisation struktureller 

Veränderungen bei der Gliose (Strukturpathologie) [HASSENSTEIN et al. 2005]. 

Biomorphometrische Untersuchungen mit dem OCT bei Patienten mit ERM zeigen eine 

hochreflektive Membran, eine signifikant verdickte Fovea, einen Verlust der Foveavertiefung 

und intraretinales Zystenvorkommen (Abb. 2). Die ERM ist als starre hochreflektive Membran 

epiretinal im OCT zu erkennen, wenn sie von der inneren Netzhautoberfläche fokal oder 

multifokal separiert ist. Ist die Membran vollständig adhärent, zeichnet sie sich durch eine höhere 

Reflektivität gegenüber der inneren Netzhautschicht. Die vollständig adhärente ERM ist häufiger 

als die fokal separierte [AZZOLINI et al. 1999; MASSIN et al. 2000; WILKINS et al. 1996]. In 

der Differenzierung von Pseudomakulaforamen bei ERM und durchgreifendem Makulaforamen 
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hat das OCT eine große Bedeutung. Es ist bei der Identifizierung vitreoretinaler Adhäsionen bei 

Makulaerkrankungen unterschiedlicher Ätiologie sensitiver als die Biomikroskopie (30% im 

OCT versus 8% in der Biomikroskopie [GALLEMORE et al. 2000]. Die Spezifität des OCT 

beträgt bei fovealer Dickenmessung 96% und die Sensitivität 89% [GOEBEL et al. 2000]. 

 
Je nach Ausprägung kann man verschiedene klinische Stadien der ERM unterscheiden [GASS 

1987]: 

Grad 0 (Zellophanmakulopathie) mit zellophanartigen Reflexen am hinteren Pol ohne sichtbare 

epiretinale Membran (ERM). 

Grad 1 (faltige Zellophanmakulopathie) mit Fältelung der Membrana limitans interna und der 

inneren Netzhautschichten sowie Gefäßverziehung (Tortuositas). 

Grad 2 („Makulapucker“) mit Graufärbung der Membran, ausgeprägter Gefäßverziehung und 

retinaler Distorsion, in 90% assoziiert mit hinterer Glaskörperabhebung (Abb.1). 

 

 
Abb. 1.  Klinisches Fundusbild mit epiretinaler Membran, Faltung der Membrana limitans interna und 
Gefäßverziehung. 
 

 
Abb. 2.  OCT mit epiretinaler Membran (Pfeile), diffuser Netzhautverdickung der Makula und 
Aufhebung der Foveavertiefung. 
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Das klinische Bild ist variabel und richtet sich nach dem Ausmaß der Veränderung. Die Mehrzahl 

epiretinaler Membranen wird als asymptomatischer Zufallsbefund entdeckt. Die 

Zellophanmakulopathie, die mit einer feinen Fältelung der Membrana limitans interna („surface 

wrinkling“) einhergehen kann, bedarf nur der Beobachtung mit vollständiger Untersuchung des 

Augenhintergrundes zum Ausschluß eines peripheren Netzhautrisses. Eine Therapie ist in diesem 

Stadium noch nicht erforderlich. Bei Zunahme der Kontraktion resultiert eine durchgreifende 

Netzhautfältelung, die vom Patienten als Metamorphopsien (Verzerrtsehen) wahrgenommen 

wird. Grund ist ein meist exzentrisch der Fovea gelegener „macular pucker“. In der Regel 

bemerken die Patienten eine über Monaten einsetzende Visusminderung und Metamorphopsien. 

In weniger als 1 % der Fälle löst sich eine ERM spontan von der Netzhaut [MICHELS et al. 

1984].  

 
1.1.3. Chirurgische Entfernung der epiretinalen Membranen: Indikationen und   
          Technik 
 

Die Indikation zur Pars-Plana-Vitrektomie mit Membranentfernung wird gestellt, wenn 

Visusminderung und Metamorphopsien durch ERM verursacht werden.  Die Entfernung der 

ERM bei der Makulatraktionschirurgie (Makulapucker-Chirurgie) verbessert das Sehvermögen 

und hat eine positive Auswirkung auf die Metamorphopsien (Verzerrtsehen) [KHOKHAR et al. 

2003; MESSNER et al. 1987]. Eine Visusverbesserung um 2 Linien läßt sich in über 90 % der 

Fälle erreichen [MARGHERIO et al. 1985; MICHELS et al. 1981; MICHELS et al. 1984]. Es 

wurde festgestellt, dass die Entfernung der Membrana limitans interna (ILM) das Substrat für die 

Proliferationen entfernt und das erneute Auftreten von ERM nach der Operation und somit auch 

das Rezidiv der Erkrankung  verhindert [PARK et al. 2003]. Aus diesem Grund werden ERM und 

ILM gemeinsam (en block) entfernt. 

 

Die Pars-Plana-Vitrektomie ist ein mikrochirurgisches Verfahren bei dem zunächst das 

Glaskörpergel entfernt wird, um die erkrankte Netzhaut erreichen zu können. Die häufigsten 

Zugänge sind drei separate Inzisionen durch die Pars plana. Die Entfernung der ERM und ILM 

(Makulorhexis) geschieht klassischerweise durch mechanische Trennung der Membranen von der 

darunter liegenden Netzhaut. ILM und ERM können zusammen (en block) oder getrennt entfernt 

werden. Bei der Entfernung ERM mit ILM en block, nachdem der  hintere Glaskörper  entfernt 
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wurde, erfolgt die Entfernung der ERM sowie ILM durch eine umgebogene Nadel oder eine 

endgreifende intraokulare Pinzette [HARITOGLOU et al. 2001; MESTER et al. 2000; PARK et 

al. 1999; YOOH et al. 1996]. Die Entfernung sollte in der parafoveolaren Region begonnen 

werden, in einem Bereich, in dem die ILM dicker ist, und zwar temporal der Foveola  

[KARACORLU et al. 2003]. Zunächst wird ein  kleiner Riss in der ILM erzeugt, dieser dann mit 

der Pinzette gefasst und kontinuierlich zirkulär über den hinteren Pol gezogen, ähnlich wie bei 

einer Kapsulorhexis in der Kataraktchirurgie [BURK et al. 2000]. Eine alternative Methode für 

die Entfernung der ERM ist die ERM-Viscodissection. Hier wird eine Injektion von Viscous 

Fluid (Healon oder Präparaten aus Methylcellulose) zwischen der ERM und der Retina 

durchgeführt, um die ERM von der darunter liegenden Netzhaut zu trennen [GRIGORIAN et al. 

2003; McLEOD et al. 1988]. 

 

Um die Entfernung der ILM zu erleichtern, wurde die sogenannte FILMS-Technik (Fluicid 

Internal Limiting Membrane Separation) vorgeschlagen [MORRIS et al. 1998]. Dabei wird 

Hyaluronsäure unter die ILM injiziert. 

 

 

1.1.4. Intraoperative Darstellung der Membranen 
 
Intraoperativ verursacht die Transparenz und die geringe Dicke der Membranen technisch 

visuelle Schwierigkeiten während des Einschneidens und Fassens der Membranen,  bei dem 

Aufsuchen des Randes des ursprünglichen Einschnittes, der Herstellung eines Flaps, sowie der 

Identifikation der Grenze zu noch nicht von der Netzhaut abgepeelten Membranen. Aus diesem 

Grund kann die Netzhaut während der Präparation verletzt werden [BURK et al. 2000; LI et al. 

2003]. Im hinteren Augenabschnitt wurde Trypanblau anfänglich zur Anfärbung der ERM 

vorgestellt [FERON et al. 2002]. Trypanblau ist ein weit verbreiteter anionischer Farbstoff aus 

der Gruppe Azofarbstoffe. Trypanblau färbt selektiv die ERM, da es Bindungsaffinitäten zu 

einigen Elementen glialer Zellen der zellreichen ERM hat. Vor dem Hintergrund möglicher 

karzinogener und teratogener Eigenschaften im Tierexperiment [BRESSMAN et al. 1976] und 

fehlender Informationen über Langzeiteffekte am Menschen sollte die Konzentration bei 

ophthalmologischen Eingriffen so gering wie möglich gewählt werden [YETIK et al. 2002]. Im 

vorderen Augensegment wird Trypanblau im Rahmen der Kataraktchirurgie in Konzentrationen 

von 0,0125% bis 0,1% verwendet. Es erleichtert die Kapsulorrhexis bei maturen Katarakten, 
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indem es die Linsenkapsel färbt. Außerdem ermöglicht es die Beurteilung des Hornhautendothels 

der Spenderhornhaut vor Durchführung einer perforierenden Keratoplastik [GEORGIADIS et al. 

1999; MELLES et al. 1999; YETIK et al. 2002]. Eine dosisabhängige Anfärbung der ERM wurde 

von Veckeneer et al. beschrieben [VECKENER et al. 2001]. Für die ERM-Anfärbung wird 

Trypanblau in der Regel in einer Konzentration von 0,15% benutzt. 

Um die ILM-Entfernung zu vereinfachen, ist die intraoperative Anfärbung der Membran mit 

Indocyaningrün (ICG) zunächst in Experimenten [BURK et al. 2000], dann am Patienten 

durchgeführt worden  [CHEUNG et al. 2002; DA MATA et al. 2001; GANDORFER et al. 2001 

a]. Bei ICG handelt es sich um einen hydrophilen, anionischen Tricararbozyaninfarbstoff, der seit 

seiner Einführung 1956 für eine Reihe von diagnostischen Verfahren v.a. in der inneren Medizin 

angewandt wird. Im Gegensatz zur zellulären Affinität von Trypanblau  färbt ICG selektiv die 

azelluläre ILM aufgrund der schnellen Bindung von ICG zu kollagenen Eiweißen. ERM werden 

mit ICG negativ dargestellt, da das hydrophile  ICG die Zellmembran nicht leicht durchdringen 

kann [RODRIGUES et al. 2003]. 

 

Es wurde gezeigt, dass ICG in einer Konzentration von 5,0 mg/ml (kommerziell erhältliche 

Lösung) die ILM selektiv anfärbt [GANDORFER et al. 2001 a] und auf diese Weise die ILM-

Entfernung sehr vereinfacht. Die Benutzung dieses Farbstoffs verbessert den Beginn des Peelens, 

da nach der Penetration der ILM mit der Nadel die darunter liegende Netzhaut differenziert 

werden kann. Der Rand der ILM kann leicht gesehen und mit der Pinzette gefasst werden. Der 

Kontrast zwischen der gefärbtem ILM und der nicht gefärbten Netzhaut ermöglicht dann eine 

kontinuierliche und kontrollierte Entfernung der ILM [BURG et al. 2000; LI et al. 2003].  

 

„Double-staining-Technik“ 

Die beschriebenen Färbeeigenschaften von Trypanblau (färbt besonders ERM)  und ICG (färbt 

selektiv die ILM, aber nicht ERM) ermöglichen in der Theorie ein zweistufiges operatives 

Vorgehen, um die ERM und die ILM vollständig zu entfernen und so ein optimales anatomisches 

und funktionelles Ergebnis zu erreichen. Zunächst kann zur besseren ERM-Darstellung 

Trypanblau in den luftgefüllten Bulbus eingebracht werden. Nach ERM-Entfernung wird der 

Vorgang mit ICG wiederholt. Dieses Verfahren wurde bereits beschrieben, muss aber in weiteren 

Studien hinsichtlich seiner Unbedenklichkeit evaluiert werden [STALMANS et al. 2003]. Zur 
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Zeit benutzen die meisten Operateure nur ICG zur Anfärbung der ILM, wobei die ERM 

mitentfernt werden sollte. 

 

1.1.5. Komplikationen beim Anfärben der Membranen 
 
Trypanblau in einer Konzentration von 0,15% ist für vitreoretinale Eingriffe zugelassen [FERON 

et al. 2002]. Bisher gibt es auch in diesem Anwendungsgebiet keine Berichte über 

Komplikationen oder toxische Effekte des Farbstoffes, weder nach Anfärbung mit relativ 

niedrigen Konzentrationen von 0,06% noch bei Konzentrationen von 0,15% [FERON et al. 2002; 

HARITOGLOU et al. 2004 a-b; PERRIER et al. 2003]. Aber schon bei Konzentrationen von 

0,2% zeigten sich im Tierexperiment an Kaninchen morphologische Veränderungen der äußeren 

Netzhautschichten mit einer Reduktion der Photorezeptoren und Verlust von Photorezeptor-

Außensegmenten [VECKENER et al. 2001].  

 

Auch die intraoperative Anwendung der ICG wird kontrovers diskutiert. Über schlechtere 

funktionelle Ergebnisse sowie Pigmentepithelatrophie nach ICG wurde berichtet 

[ENGELBRECHT et al. 2002; GANDORFER et al. 2001 b; SIPPU et al. 2001]. Die 

Elektronenmikroskopie von angefärbten Membranen zeigte nicht nur die ILM, sondern auch 

angelagerte Netzhautstrukturen. Bei allen Präparaten (10 von 10) zeigten sich 

Netzhautzellmembranen  und in einigen Regionen sogar vollständige Fußplatten der 

Mueller'schen Zellen, die an der retinalen Seite der ILM adhärent waren. Dies wurde als ein 

schädigender Effekt des ICG's gedeutet, da vorangegangene Studien bei Makulachirurgie ohne 

ICG die Entfernung einer reinen ILM ohne anhängende retinale Strukturen gezeigt hatten 

[MESSMER et al. 1998]. Da die Mueller-Zellen und besonders ihre Fußplattenmembranen beim 

Austausch von Stoffwechselprodukten der aktiven retinalen Neuronen mit dem Glaskörper 

beteiligt sind [NEWMAN et al. 1996], sollte der Verlust von Mueller-Zell-Endplatten Einfluss 

auf die retinale Funktion haben [WINTER et al. 2000; WOLF et al. 2004], selbst wenn sich die 

Zellmembran möglicherweise verschließt und die Zellen überleben [NEWMAN 1984]. 

 

Ebenso wurde festgestellt, dass der Gebrauch von ICG-Farbstoff eine vermehrte Aufnahme der 

Laserenergie während der Diodenlaserung (sofern eine Endolaserkoagulation erforderlich war) 

durch die oberflächlichen Lagen der Netzhaut verursacht und damit eine effektive intraokulare 

Laserbehandlung verhindert sowie zu anderen Nebenwirkungen führen kann [BENZ et al. 2003; 
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BLEM et al. 2002]. ICG ist ein Tricarbocyanin-Farbstoff mit einem Absorptionsmaximum 

zwischen 790 nm and 815 nm (Maximum bei 805 nm) [WEISBECKER et al. 1999]. Wenn man 

ICG mit einem Licht von 808 nm (Diodenlaser) anregt, produziert ICG eine zytotoxische 

photothermische Reaktion, die auch benutzt werden kann, um vaskuläre Tumoren zu behandeln 

[CHEN et al. 1995].  Bei der ILM – Chirurgie absorbiert die mit ICG angefärbte Membran bei 

810 nm die Laserenergie und verursacht einen intensiven oberflächlichen Laserherd anstelle des 

typischen tiefen Netzhautherdes. Daher sollte, wenn ICG und Infrarot-Fotokoagulation beim 

selben Patienten angezeigt sind, die Laserkoagulation vor der ICG-Applikation erfolgen [BENZ 

et al. 2003; BLEM et al. 2002].  

 

Zusammenfassend können chemische Farbstoffe die Visualisierung der Membranen (ERM und 

ILM) bei der Präparation deutlich erleichtern und damit die Komplikationen reduzieren, die auf 

exzessive Manipulation auf der Netzhautoberfläche zurückgeführt werden. Die heute zur 

Verfügung stehenden Farbstoffe ICG und Trypanblau sind wegen möglicher toxischer Effekte 

nicht optimal. Daher sollten alternative Methoden für die Darstellung der Membranen entwickelt 

werden.  

 
 
1.1.6. Komplikationen der chirurgischen Entfernung der Membranen. 
 

Die mechanische Entfernung der Membranen (Peeling) besitzt Risiken. Besonders bei sehr 

adhärenten Membranen können feine Netzhautstrukturen zerstört werden. Zu den 

Komplikationen gehören z.B. Blutungen aus verletzten Gefäßen [KWOK et al. 2002; NAKATA 

et al. 2003; PARK et al. 1999] und Gesichtsfelddefekte aufgrund der Verletzung von  

Nervenfasern [HARITOGLOU et al. 2001; KARAKORLU et al. 2003; KIM et al. 2002]. Auch 

die Ruptur der Zysten und das Entstehen eines Makulalochs beim ILM-Peeling wurde 

beschrieben [YOON et al. 2003].  

 
Wenn die Membranen gepeelt werden, sind meistens  geringe oberflächliche intraretinale 

Blutungen zu sehen. Sie sind in der Regel selbstlimitierend, harmlos und verschwinden in der 

frühen postoperativen Phase [KWOK et al. 2002; PARK et al. 1999]. Allerdings kann die 

mechanische Traktion der ILM an den Netzhautgefäßen auch eine massive Netzhautblutung 

während der Operation verursachen. Nakata et al. (2003) beobachtete bei zwei Patienten mit 
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einem Makulaloch eine subretinale Blutung nach Entfernung der ILM, die auftrat, als die Ecke 

der gepeelten ILM eine Vene kreuzte [NAKATA et al. 2003]. Glaskörperblutungen können selbst 

noch nach der Operation auftreten, besonders bei Patienten mit hohem Blutdruck. Kwok et al. 

(2002) beschrieben zwei Patienten mit einer das Sehvermögen beeinträchtigenden 

Glaskörperblutung. Bei einem von ihnen entstand die Blutung spontan, beim anderen nach einem 

leichten Bulbustrauma [KWOK et al. 2002]. Die Autoren sind der Ansicht, dass die ILM-

Entfernung bereits geschädigte Gefäße bei diesen Patienten beeinträchtigen könnte, so dass selbst 

ein leichtes Trauma eine signifikante Glaskörperblutung hervorrufen kann.  
 
Karacorlu et al. (2003) beschrieben eine "iatrogene Punctata-Chorioretinopathie" als eine 

Komplikation des Peelings bei 15 Augen mit Makulaloch [KARACORLU et al. 2003]. Die 

Veränderung wurde als Ausdruck eines direkten mechanischen Traumas der Netzhaut 

interpretiert, das durch das Fassen der ILM mit der Pinzette entstanden sei. Diese kleinen, kaum 

sichtbaren chorioretinalen Läsionen in der Makularegion betrugen zwischen 100 und 400 µm, 

variierten zwischen 8 und 15 an der Zahl und stimmten mit der Anzahl der Versuche, die ILM 

mit der Pinzette zu fassen, überein. Sie wurden in der Indocyaningrün-Angiographie entdeckt und 

führten nicht zu funktionellen Beeinträchtigungen des chirurgischen Ergebnisses. 
 
Haritoglou et al. (2001) fand parazentral gelegene Skotome bei 59 (56,2%) der Patienten nach 

Peeling. 34 (57,6%) von diesen zeigten einen Nervenfasernbündeldefekt [HARITOGLOU et al. 

2001]. Teile dieser Skotome beeinflussten das postoperative Sehvermögen oder hatten sich in 

Größe und Form während der postoperativen Phase verändert.  
 
Bringmann et al. (1999) zeigten an intakten Augen Verstorbener, dass im Bereich der ILM-

Entfernung viele Fußpunkte der Müller-Zellen und ihre inneren Ausläufer erhebliche 

Schwellungen und Zellschäden aufwiesen [BRINGMANN et al. 1999]. Die selektive 

Verzögerung der Erholung der multifokalen ERG-B-Welle 6 Monate nach der Chirurgie 

[TERASAKI et al. 2001] deutet ebenso auf eine Schädigung von retinalen Strukturen im Bereich 

der Makularegion hin [CHEUNG et al. 2002]. 
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1.2 .  Femtosekundenlaser als prospektiver Trend in der Augenheilkunde 
  

1.2.1 Geschichte und Anwendungsgebiete der Femtosekundenlaser in der       
         Augenheilkunde 
 

Die Probleme der mechanischen Entfernung von Membranen führen dazu, dass nach alternativen 

Techniken zum Schneiden von intraokularen Membranen gesucht wird. Die Entfernung der 

Membranen ohne Kontakt zur Netzhaut, wie es durch Laserlicht möglich sein könnte, sind hier 

besonders vielversprechend  [JANKNECHT et al. 2001].  

 

Die Entwicklung kurzer Laserpulse seit den 70er Jahren gestattet es heute, sehr rasch ablaufende 

Vorgänge innerhalb der Materie zu untersuchen oder sogar zu manipulieren [KELLER et al. 

2003]. Die bei diesen sehr kurzen Laserpulsen entstehenden extrem hohen Lichtintensitäten (> 

1012W/cm2 ) können zur Bearbeitung/Zerstörung von Materialien genutzt werden [ELLSWORTH 

et al. 1993]. Heute lassen sich bereits chemische Reaktionen durch Femtosekundenlaserpulse 

kontrollieren oder Materialien (z.B. Metalle) und Gewebestrukturen (z.B. Hornhaut) mit 

ungeahnter Präzision bearbeiten oder schneiden. Der wesentliche Wechselwirkungsmechanismus 

der Femtosekundenlaserstrahlung mit biologischem Gewebe ist die sog. Photodisruption. Die 

möglichen Anwendungen von Femtosekundenlasern in der Ophthalmologie sind vielfältig. 

Basierend auf den unterschiedlichen Gewebeanforderungen, klinischen Problemen und Zielen der 

Behandlung lassen sich Behandlungen mit vergleichbaren anatomischen und optischen 

Grundvoraussetzungen definieren. Die Anwendungen der Photodisruption lassen sich in zwei 

Bereiche unterteilen:  

-intraokular:  Die Wechselwirkung findet typischerweise einige Millimeter tief im Gewebe statt.  

-sub-surface: Die Wechselwirkung findet knapp unterhalb der Gewebeoberfläche (typischerweise 

einige 100 µm) statt [MROCHEN et al. 2006]. 

 

Bei der Lichtausbreitung und Fokusierung der Laserstrahlung spielen Streuprozesse eine wichtige 

Rolle. Da mit zunehmender Wellenlänge Streuprozesse seltener werden, muss die 

Laserwellenlänge an die jeweilige Aufgabe angepasst werden. So erfordert beispielweise die 

Bearbeitung der stark streuenden Sklera eine größere Wellenlänge (1300 – 1700 nm) als die der 

fast transparenten Hornhaut, die in der Regel mit einer Wellenlänge von 1000 bis 1100 nm 

durchgeführt wird. Die Anwendung der Femtosekundenlaser (FSL) mit niedrigen Pulsenergien 
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(nJ-µJ) ist mittlerweile in der Hornhautchirurgie ein etabliertes Verfahren. Neben der 

Primäranwendung an der Hornhaut zur Erzeugung von Hornhautlentikeln (Flaps) in der 

refraktiven Chirurgie [KURTZ et al. 1998; LUBATSCHOWSKI et al. 2000; RATKAY-TRAUB 

et al. 2003; STONECIPHER et al. 2006] werden bereits unterschiedliche Applikationen in der 

Keratoplastik [SEITZ et al. 2003; SEITZ et al. 2005; SIKDER et al. 2006; TERRY et al. 2005], 

der Glaukomchirurgie [SACKS et al. 2003; SACKS et al. 2002; TOYRAN et al. 2005],  der 

photodynamischen Therapie [SAWA et al. 2004] oder in der refraktiven Linsenchirurgie 

[KRUEGER et al. 2005; RIPKEN et al. 2003] diskutiert oder bereits klinisch angewendet.  

 
 
1.2.2 Multiphotonen-Laserscanningmikroskopie und optische Schnitte 
 

Multiphotonen-Laserscanningmikroskopie (MLSM) basiert auf nichtlinearer 

Fluoreszenzanregung bei simultaner Absorption von zwei oder mehr Photonen des nahen 

Infrarotbereichs (NIR) (s. Kapitel Methoden). Diese Anregung ist nur bei hohen 

Photonendichten möglich, wie sie mit gepulsten Festkörperlasern mit Lichtintensitäten von 

GW/cm2 erreicht werden, wenn der Laserstrahl mit einem Objektiv von hoher numerischer 

Apertur auf ein Volumen von weniger als 1 µm3 fokussiert wird [DENK et al. 1990]. Effekte wie 

„Photobleaching“ oder Gewebeschädigung sind außerhalb des Fokus vernachlässigbar. Selbst 

ohne Verwendung einer Lochblende ist es mit dem optischen System möglich, in einer gewissen 

Gewebetiefe ein Bild zu erstellen. Durch Abtasten der Probe mit einem bewegten Laserstrahl 

können größere Gewebebereiche auch dreidimensional erfasst werden.  
 

Die o.g. Multiphotonenfluoreszenzmikroskopie wird in Verbindung mit der „optischen Biopsie“ 

und „optischen Schnitten“ genutzt [KÖNIG et al. 2002]. Überschreitet nämlich die Intensität des 

Strahls einen Schwellenwert, geschieht im Fokus der optische Durchbruch, bei dem ein 

Mikroplasma entsteht, dessen Elektronen innerhalb von Picosekunden relaxieren und das Gewebe 

erhitzen. Dabei entsteht eine Schockwelle und in wäßrigem Medium zusätzlich eine 

Kavitationsblase. Durch Aneinanderreihung von Kavitationsblasen sind äußerst präzise optische 

Schnitte in lebendem Gewebe möglich [KÖNIG et al. 1999; KÖNIG et al. 2000 a-b-c; KÖNIG et 

al. 2001; KÖNIG et al. 2002; KÖNIG et al. 2003; KÖNIG et al. 2004]. 
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Klinische Studien wurden durchgeführt mit Laserpulsen im Nano-, Pico- und 

Femtosekundenbereich. Es hat sich gezeigt, dass fs-Laser präziser und gewebeschonender 

arbeiten als Pico- und Nanosekundenlaser. Durch die wesentlich niedrigere benötigte 

Energiedichte und die kürzere Expositionszeit ist die Reichweite der photodisruptiven 

Schockwelle und die Hitzeübertragung in umliegendes Gewebe wesentlich geringer [KURTZ et 

al. 1997; LUBATSCHOWSKI et al. 2000]. Mit verstärkten und unverstärkten FS-Laserpulsen 

konnten präzise intrastromale Hornhautschnitte in Augen getöteter Tiere sowie in menschlichen 

Augen durchgeführt werden [KÖNIG et al. 2002; KÖNIG et al. 2004; KURTZ et al. 1997; 

KURTZ et al. 1998;  LUBATSCHOWSKI et al. 2000; NOACK et al. 1999; STERN et al. 2004]. 

 

Die Bildgebung der Zielgewebe in-vivo hat Konsequenzen für die Diagnostik von Erkrankungen. 

Die Kombination von Mikroskopie und optischen Schnitten im gleichen optischen System mit 

der gleichen Laserquelle bietet die Möglichkeit, in Geweben äußerst zeitnah Zielorte für 

Mikromanipulationen aufzusuchen, sie durchzuführen und zu kontrollieren. Erst durch eine 

solche Rückkopplung kann die hohe Präzision des Femtosekundenlaserstrahls therapeutisch 

vollständig ausgenutzt werden. So kann beispielsweise in der Netzhautchirurgie eine auf der 

Netzhaut befindliche Membran von wenigen Mikrometern Dicke als „Target“ festgelegt und 

während der Behandlung überwacht werden, um die Schädigung der benachbarten Netzhaut zu 

vermeiden. Mit den genannten Methoden besteht die Chance, grundlegende neue Verfahren und 

Verbesserungen auf mikrochirurgischem Gebiet zu entwickeln, die konkret die klinische 

Versorgung der Patienten verbessern. 
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1.3. Zielsetzung dieser Arbeit 
 

Ziel dieser Arbeit ist es, erstmals die Multiphotonen-Laser-Scanning-Mikroskopie und FSL-

Abtrag epiretinaler Membranen in-vitro zu untersuchen: 

 

1. Optimierung von Laserparametern mit dem Ziel, feine Schnitte mit geringer Schädigung 

von Nachbargewebe zu erzielen. 

2. Schnelle und hochauflösende Bildgebung mit  Multiphotonen-Laser-Scanning-

Mikroskopie (MLSM) für Gewebediagnostik und Kontrolle des Laserabtrags. 

3. Entwicklung eines „sehendes Laserskalpells“ mit deutlich höherer Auflösung der 

Bildgebung gegenüber herkömmlicher intraoperativer Stereomikroskopie sowie erheblich 

verbesserter Präzision des Gewebeabtrags gegenüber gegenwärtig überwiegend 

mechanischen Methoden. 
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2. Material und Methoden 
 
 
2.1. Material und Präparation 
 
An der Universitäts-Augenklinik Homburg sowie im Klinikum Offenburg erhielten 29 Patienten 

mit  epiretinaler Membran eine Pars plana Vitrektomie mit kombiniertem ILM-/ ERM Peeling 

ohne ICG-Anwendung (Details siehe Kapitel Einleitung).  Im Rahmen des operativen Eingriffes 

wurden die epiretinalen Membranen von der Netzhaut im Makulabereich entfernt. Innerhalb von 

ca. 30 Minuten wurden die entnommenen Membranen unter einem Operationsmikroskop 

gewebe- und zellschonend präpariert. Anschließend wurden die Präparate in spezielle 

hermetische Gewebekammern (MiniCeM®, Miniaturized Cell Chamber for Microscopy and 

Micromanipulation, Jenlab GmbH, Jena, Deutschland) in BSS plusTM medium (Alcon Pharma 

GmbH, Freiburg, Deutschland) eingelegt. Deckgläschen (Glasdicke 160 µm) verhinderten das 

Verrutschen der Proben. Die Proben wurden bis zur weiteren Bearbeitung in den hermetischen 

Gewebekammern bei einer Temperatur von 50C aufbewahrt. Im Fraunhofer Institut für 

Biomedizinische Technik, St. Ingbert, wurde MLSM sowie Femtosekundenlaserabtragung an den 

Membranen durchgeführt. Die Zeit zwischen der chirurgischen Entfernung der Membranen und 

dem Laserabtrag betrug ca. 6-8 Stunden. 4 Membranen wurden 20±1 Stunden nach der 

Entfernung bearbeitet. Im Zentrum für Elektronenmikroskopie der Medizinischen Fakultät der 

Universität des Saarlandes wurden alle Membranen elektronenmikroskopisch untersucht. Die 

Retina zweier enukleierter Schweineaugen wurde mit identischen Laserparametern behandelt, um 

eine mögliche Schädigung der Nervenfaserschicht festzustellen. Vier frische enukleierte 

Schweineaugen wurden vom Schlachthof abgeholt und ins Labor gebracht. Die Augen wurden 

äquatorial eröffnet und  die Netzhaut sorgfältig freipräpariert. Anschließend wurden die 

Netzhäute in die Gewebekammern in BSS plusTM medium eingelegt. Die Proben wurden in den 

Kammern bei einer Temperatur von 50 C aufbewahrt und ins Fraunhofer Institut transportiert. Die 

Zeit zwischen der Enukleation und dem Laserabtrag betrug ca. 5-7 Stunden. Alle Netzhäute 

wurden außerdem licht- und elektronenmikroskopisch untersucht, wobei zwei der vier Netzhäute 

als Kontrolle dienten. 
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2.2 . Physikalische Grundlagen für Multiphotonen-Laser-Scanning-   

       Mikroskopie 

 
2.2.1 Einphotonen Fluoreszenzanregung 

 

Fluoreszenz ensteht, wenn Elektronen der Fluoreszenz-Moleküle von einem höheren 

Energienniveau (angeregter Zustand) auf ihr Ausgangsniveau zurückfallen. Um Fluoreszenz-

Moleküle in den angeregten Zustand zu versetzen, bedarf es einer optischen Anregung. Getreu 

dem Gesetz zur Erhaltung der Energie ist der Betrag der absorbierten Energie immer größer als 

der Betrag der emittierten Energie.  

Bei der Einphotonen-Fluoreszenzmikroskopie entspricht die Wellenlänge des absorbierten 

Lichtes des angeregten Moleküls (i. d. R. von einem Laser) ihrer Anregungswellenläge. Die 

Anregung eines Fluoreszenzmoleküls benötigt ein Photon mit einer hohen Photonenenergie. Die 

Energie/Wellenlänge der darauffolgenden emittierten Strahlung des Fluoreszenzmoleküls 

korreliert mit der Anregungsenergie/-wellenlänge. 

Die Einphotonen-Absorption galt lange Zeit als einzige Möglichkeit, Elektronen auf ein höheres 

Energieniveau zu heben. Maria Göppert-Meyer diskutierte im Jahr 1931 erstmalig die 

Möglichkeit einer simultanen Absorption zweier energiearmer Photonen zur Erzeugung von 

Fluoreszenzen mit kürzerer Wellenlänge als die Wellenlänge, welche für die Anregung 

verwendet wurde [GÖPPERT-MAYER 1931]. 

 

 

2.2.2 Multiphotonen Fluoreszenzanregung  

 

1961 realisierten Kaiser und Garret eine Zwei-Photonen Emission [KAISER et al. 1961]. Die 

simultane Absorption zweier energiearmer Photonen kann nur bei einer ausreichenden 

Photonenflussdichte erreicht werden. Für eine Zwei-Photonenanregung bedarf es einer 

Photonenflussdichte von Ф=1024- 10 25  Photonen cm-2 s-1[KÖNIG et al. 1999]. Diese hohe 

Anzahl Photonen pro Fläche und Zeit kann mit Objektiven hoher Numerischer Apertur und 

Laserstrahlen hoher Leistungsdichte erreicht werden. 
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In Abbildung 1 wird der Unterschied zwischen Ein- und Zwei- Photonenanregung 
graphisch dargestellt. 

 
 
Abb. 1.  Simultane Absorption zweier energiearmer Photonen (zwei Pfeile 800 nm) oder die 
Absorption eines energiereichen Photons (ein Pfeil 400 nm) können Elektronen in einen angeregten 
Zustand versetzen (S1). Der Wechsel vom angeregten Zustand in den Ausgangszustand (S0) resultiert in 
thermischer Relaxation oder der gewünschten Fluoreszenz [KÖNIG et al. 2000 c]. 
 

Denk et al. gelang es 1990 erstmalig, Fluoreszenzen in lebenden Zellen basierend auf der 

Zweiphotonen-Anregung zu realisieren [DENK et al. 1990]. 

  

Bei der Multiphotonenmikroskopie werden anstatt eines Photons mit hoher Energie (kleine 

Wellenlänge) mehrere Photonen mit geringerer Energie (höhere Wellenlängen) absorbiert. Die 

Energie der emittierten Strahlung korreliert mit der Summe der Energien der absorbierten 

Photonen. Dies bedeutet, dass zwei (oder mehr) Photonen mit niedriger Energie (z.B. NIR-

Bereich) einen Anregungszustand im Molekül hervorrufen, welchen normalerweise ein Photon 

mit höherer Energie (z.B. UV-Bereich) hervorrufen würde. Moleküle können mit NIR-Strahlen 

angeregt werden und daraufhin Strahlung im UV Bereich oder im sichtbaren Spektrum 

emittieren. 

 

Dieses Phänomen ermöglicht es, mit NIR (near infrared) Femtosekunden-Lasersystemen sehr 

niedriger Leistungen lebende Substanzen zu untersuchen, ohne diese zu schädigen. Die benötigte 

Pulsenergie für die Bildgebung liegt im pJ-Bereich. 
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Die mit Hilfe von NIR-Laserstrahlen induzierte simultane Absorption mehrerer Photonen bringt 

gegenüber der Einphotonenabsorption viele Vorteile. Z.B. ist es möglich, durch Verwendung von 

Objektiven mit hoher numerischer Apertur die für die Absorption notwendigen hohen 

Photonenflussdichten auf ein sehr kleines Anregungsvolumen zu begrenzen. Eine hohe 

Hintergrundfluoreszenz bedingt durch ein großes Anregungsvolumen ist bei der Multiphotonen-

Mikroskopie soweit reduziert, dass gegenüber der herkömmlichen 3-dimensionalen Darstellung 

die dafür notwendige Lochblende entfernt werden konnte [KÖNIG et al. 1996 b]. Da die 

Anregung fast nur im Fokus erfolgt, ist das Ausbleichen  außerhalb des Fokus zu vernachlässigen 

[XU et al. 1996]. Ein weiterer Vorteil der Verwendung eines NIR-Lasers ist die Möglichkeit, im 

optischen Fenster zu arbeiten. Der  Bereich, in dem die endogenen Absorber ein Minimum an 

Absorption besitzen, wird auch als optisches Fenster bezeichnet. Das optische Fenster erstreckt 

sich definitionsgemäß von 700 nm bis 1200 nm. Daraus resultiert eine hohe Eindringtiefe in 

biologischem Material. Das Arbeiten im NIR-Bereich zeichnet sich auch durch ein verringertes 

Schädigungspotential aus [XU et al. 1996]. Werden Wellenlängen im Bereich von 700 nm bis 

1200 nm bei entsprechend niedrigen Leistungen eingesetzt, ist das Schädigungspotential so 

gering, dass dies eine Anwendung in der in-vivo Diagnostik erlaubt [KÖNIG et al. 2000 a-b; 

KÖNIG et al. 2001]. 

 

 
2.2.3 Autofluoreszenz 
 

Die Autofluoreszenz (Eigenfluoreszenz) von Stoffen ist durch die zuvor beschriebenen 

physikalischen Vorgänge bedingt. Nach Absorption der Laserstrahlung werden die Moleküle 

angeregt und emittieren daraufhin eine (nichtlineare) Strahlung, welche von Detektoren 

wahrgenommen und entsprechend kodiert wird, so dass ein digitales Bild erstellt werden kann. 

Durch entsprechende Filter und Strahlteiler wird die anregende Strahlung ausgeblendet, so dass 

ein relativ störungsfreies Bild erzeugt werden kann. 

 

  

2.2.4 Second-Harmonic-Generation 

 

Ein weiterer (nichtlinearer) Zwei-Photonen-Effekt, welcher bei der Bildgebung genutzt wird, ist 

die Frequenzverdopplung (SHG – second–harmonic-generation). Hierbei beträgt die Wellenlänge 
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der emittierten Strahlung genau die Hälfte der absorbierten Strahlung. Die Bandbreite des 

Spektrums ist sehr gering und die emittierte Strahlung ist in dieselbe Richtung wie die zuvor 

absorbierte Strahlung gerichtet. SHG kommt bei nichtlinearen nicht zentrum-symmetrischen 

Materialien wie z.B. Kollagen vor.  

 

 

2.3  Multiphotonen-Laser-Scanning-Mikroskop 

 
2.3.1 Aufbau des Mikroskops 

 

Eine Weiterentwicklung des Laser-Scanning-Mikroskopes stellt das Multiphotonen-Mikroskop 

dar. Ein Multiphotonen-Mikroskop ist ein modifiziertes Laser-Scanning-Mikroskop mit der 

Möglichkeit der Multiphotonen-Anregung. Die Multiohotonen-Anregung wird mit Hilfe eines 

NIR-Lasers realisiert. Ein Multiphotonen-Mikroskop zeichnet sich durch ein sehr  geringes 

Anregungsvolumen aus. Dadurch ist für die 3-dimensionale Darstellung die Verwendung einer 

Lochblende nicht notwendig. 

 

Ein Titan:Saphir-Laser (Vitesse, Coherent) mit einer Wellenlänge von 800 nm, einer mittleren 

Ausgangsleistung von 1 Watt, einer Pulsdauer von 80 fs und einer Pulsfolgefrequenz von 80 

MHz wurde über einen Strahlenaufweiter in ein modifiziertes Laser-Scanning-Mikroskop LSM 

410 (Carl Zeiss Jena GmbH, Jena, Deutschland) eingekoppelt (Tab. 1). Die Fluoreszenzdetektion 

erfolgte mittels Baseport-Detektor [KÖNIG et al. 2000 b-c]. Die Modifikationen am LSM 410 

wurden von der Arbeitsgruppe Lasermedizin des Fraunhofer Institutes für Biomedizinische 

Technik (IBMT, St. Ingbert, Saarland, Deutschland) durchgeführt.  

 

Es wurde ein 40er Immersionsölobjektiv (Zeiss Neofluar, Carl Zeiss Jena GmbH, Jena, 

Deutschland) mit einer 40-fachen Vergrößerung mit einer numerischen Apertur (NA) von 1,3 

benutzt. 

Es wurde ein Blaufilter (BG 39, Firma Schott, Jena) und Strahlteiler (E700SP, Chroma 

Technology, Brattleboro/VT, USA) sowie ein externer Photo Multiplier Tube (PMT) (R1527P, 

Hamamatsu Photonics, Japan) verwendet. 
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Durchschnittsleistung > 200 mW  

Bandbreite > 10 nm FWHM, axiale Auflösung, Halbwertsbreite 

Pulslänge < 100 fs  

Wiederholungsrate 80 MHz Nominale Wiederholungsrate +/- 0,8MHz 

Wellenlänge 800 nm Nominale Wiederholungsrate  +/- 1 nm 

Dauerhaftigkeit der Leistung +/- 1 % Messung über 2 h nach 15 min Anlaufzeit 

Geräuschpegel < 0,1 % rms  

Durchmesser des Strahls 1,25 mm  

Divergenz des Strahls < 1,2 mrad  

M < 1,2  

Polarisation > 100:1, horizontal  

Tab. 1: Technische Daten des verwendeten Femtosekundenlasers (übernommen aus dem Datenblatt des 

Lasers, Vitesse 800, Coherent, Inc., Santa Clara, CA). 

 

 

Der Grundaufbau dieses Multiphotonen-Mikroskopes ist anhand nachfolgender Skizze 

dargestellt. 

 
Abb. 2. Schematische Darstellung eines Multiphoton-Laser-Scannig-Mikroskops [KÖNIG et al. 2000 c]. 
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2.3.2 Laser-Scanning-Mikroskopie 

 

Die Probe wurde unter visueller Kontrolle in die Fokusebene gebracht. Es folgte ein 

elektronischer Abgleich des Kontrastes. Die Detektion des Transmissionsbildes bei einer 

Laserleistung von einem Milliwatt (mW) an der Probe ermöglichte die Zentrierung und die 

maximale elektronische Vergrößerung. Eine absolute Verdunklung des Laborraumes war 

Voraussetzung für die Detektion der Fluoreszenzsignale. Diese Maßnahmen waren notwendig, da 

der Photomultiplier eine außerordentlich hohe Empfindlichkeit besitzt und dadurch jede 

Photonenquelle, die nicht von der angeregten Fluoreszenz herrührte, einen Störeffekt verursachte.  

 

Um die Fluoreszenzsignale zu visualisieren, wurde die minimale Leistung des Lasers auf 

maximal 5 mW erhöht. Es konnten 3 verschiedene Bilder unabhängig voneinander aufgenommen 

und in 3 verschiedenen Kanälen überlagert werden. So wurde z.B. das Transmissionsbild einer 

ERM mit dem dazugehörigen Fluoreszenzbild überlagert. 

Die angefertigten digitalen Bilder wurden am Computer mit 512x512 Pixeln dargestellt. Dies 

entsprach einer Fläche von 320x320 µm2 im Präparat. 

 

Die Autofluoreszenzbilder wurden zur statistischen Auswertung zusätzlich mit einem höheren 

Zoomfaktor (Zoomfaktor 3) angefertigt (ebenfalls 512x512 Pixel). Hier entsprach die gescannte 

Fläche 106,5x106,5 µm2. 

 

Die Scan-Zeit (Bildgenerierungszeit) wurde zwischen 1 Sekunde und 32 Sekunden variiert (für 

die Fläche von 512x512 Pixeln). Je länger die Zeit, desto höher ist die Qualität der gescannten 

Bilder. Die Autofluoreszenzbilder zur Auswertung der Schnittbreiten wurden stets mit einer 

Scan-Zeit von 32 Sekunden angefertigt. 
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2.4 . Gewebeabtrag 
 

2.4.1. Photodisruption 

 

Die o.g. Femtosekundenlasermikroskopie wird in Verbindung mit der „optischen Biopsie“ und 

„optischer Ablation“ genutzt [KÖNIG et al. 2002]. Überschreitet die Intensität des Strahls einen 

Schwellenwert, geschieht im Fokus der optische Durchbruch, bei dem ein Mikroplasma entsteht, 

dessen Elektronen innerhalb von Picosekunden relaxieren und das Gewebe erhitzen. Dabei 

entsteht eine Schockwelle und in wäßrigem Medium zusätzlich eine Kavitationsblase. Durch 

Aneinanderreihung von Kavitationsblasen sind äußerst präzise optische Schnitte und Ablationen 

in lebendem Gewebe möglich [KÖNIG et al. 2001; König et al. 2002; KÖNIG et al. 2003; 

KRAUSE et al. 2004]. Die Kombination von Fluoreszenzmikroskopie und optischen Schnitten 

durch das gleiche optische System und die gleiche Laserquelle bietet die Möglichkeit, in 

Geweben äußerst zeitnah Zielorte für Mikromanipulationen aufzusuchen, sie durchzuführen und 

zu kontrollieren. 

 

Die Photodisruption [JUHASZ et al. 1996; MAINSTER et al. 1983; MROCHEN et al. 2006; 

VOGEL et al. 2003] ist der entscheidende Wechselwirkungsmechanismus bei der Anwendung 

von Femtosekundenlasern. Der Mechanismus der Photodisruption beginnt mit der Ausbildung 

eines laserinduzierten Plasmas. Solch ein Plasma entsteht durch stark fokussierte Laserstrahlung 

mit kurzer Lichtpulsdauer und ausreichender Energie, welche zu einem elektrischen Feld sehr 

hoher Intensität führt [ARNOLD et al. 2005]. Die hohen Feldstärken erzeugen freie Elektronen 

und Ionen, was man als Plasma bezeichnet. Das aufgeheizte sehr dichte laserinduzierte Plasma 

expandiert zunächst mit Überschallgeschwindigkeit und deformiert dabei das umliegende 

Gewebe [SCHAFFER et al. 2002]. Als Ergebnis der mechanischen Deformation des Gewebes 

folgt eine sphärische akustische Überschallwelle  (Schockwelle), die sich in die umliegenden 

Bereiche ausbreitet. Sphärische Schockwellen verlieren schnell an Geschwindigkeit und Energie 

und breiten sich letztlich nur noch als akustische Wellen im Gewebe aus. Aufgrund der kurzen 

Lebensdauer des Plasmas ist dessen Expansion als adiabatisch (d. h. ohne Wärmeaustausch mit 

der Umgebung) anzusehen. Thermische Nebeneffekte sind minimiert oder werden völlig 

vermieden. Die Ionen, die sich im abkühlenden Plasma rekombinieren, formen eine 

Kavitationsblase, die im Wesentlichen aus Kohlenstoffdioxid, Stickstoff und Wasserdampf (CO2, 
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N2 und H2O) besteht. Die spezifischen Eigenschaften der Photodisruption hängen von der 

Laserpulsdauer, der Laserpulsenergie und der Fokusierung ab. Die Photodisruption mit 

Femtosekundenlasern bietet somit die Möglichkeit, kleinere Laserpulsenergien einzusetzen und 

damit kleinere Bereiche der Photodisruption zu erzeugen (hohe Präzision bei Schneiden). 

Unnötige Schäden an umliegenden Gewebestrukturen können weitgehend vermieden werden 

(geringe kollaterale Schäden). 

 

 

2.4.2 Abtragsparameter und Versuchsreihen 

 

Es wurden unterschiedliche Versuchsreihen mit unterschiedlichen Parametern durchgeführt: 

 

 Auswirkung unterschiedlicher Laserleistungen auf die Schnittbreite bei konstanter 

Abtragszeit 

 Auswirkung unterschiedlicher Abtragszeiten auf die Schnittbreite bei konstanter Leistung 

 

Diese Versuchsreihen wurden mit unterschiedlichen Leistungen von 35 bis 80 mW durchgeführt. 

Die Expositionszeit wurde zwischen 0,125 ms und 1 s variiert. Es wurden konstante 

Geschwindigkeitsparameter verwendet (Verweildauer: 0,05195 ms pro µm, Wiederholrate: 64 

Hz, Scangeschwindigkeit: 0,0192 m/s,). Die Schnittlänge betrug jeweils 512 Pixel (= 320 µm). 

Die Schnitte wurden intrastromal durchgeführt (Tiefe: 6-10 µm). Eine statistische Auswertung 

erfolgte bei Bildern, die nach den Laserschnitten mit einem höheren Zoom aufgenommen wurden 

(512 Pixel = 106,5 µm). 

 

 

2.5 Fixierung, Histologie, Licht- und Elektronenmikroskopie 

 

Sofort nach dem Laserabtrag wurden die Proben mit einer Fixierlösung (Phosphatpuffer nach 

Sörensen 0,06M, Paraformaldehyd 1% und Glutaraldehyd 1%) fixiert. Kontrollproben wurden 

direkt nach der chirurgischen Entfernung fixiert. Bis zur Einbettung wurden die Proben im 

Kühlschrank aufbewahrt (1-2 Tage). 
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Im Zentrum für Elektronenmikroskopie der Medizinischen Fakultät der Universität des 

Saarlandes wurden licht- und elektronenmikroskopische Untersuchungen durchgeführt. Die 

Einbettung erfolgte in Epon. Zur Stabilisierung wurde die Membran vor der eigentlichen 

Einbettung in Epon in 4% Agarose fixiert. Danach folgt eine Nachfixierung in 2% 

Osmiumtetroxid-Lösung für 1h. Nach kurzen Waschschritten mit Phosphatpuffer wurde über eine 

50 - 100% Ethanolreihe und 100%Aceton entwässert. Die Infiltration mit dem Kunststoff erfolgte 

über eine aufsteigende Aceton-Epon-Mischung (2:1-1:1-1:2). Vor der 24h-Polymerisation bei 60° 

wurden die Proben bei 40° in reinem Epon  inkubiert. Mit dem Ultramikrotom von Leica, 

UltracutR) wurden Semi- und Ultradünnschnitte angefertigt (Licht- und Elektronenmikroskopie). 

Die Kontrastierung erfolgte mit Uranylacetat 2% und Bleicitrat nach Reynolds. Die 

elektronenmikroskopischen Untersuchungen wurden mit dem Transmissionselektronenmikroskop 

(TEM) Tecnai 12 G2 (Tecnai 12 G2, FEI Company Hillsboro, Oregon, USA) durchgeführt. Die 

Schweinenetzhaut (Kontrolle) wurde auch licht- und elektronenmikroskopisch untersucht.  

 

 

2.6 . Statistische Analyse 

 
Die Auswertung der Schnittbreiten erfolgte anhand der Autofluoreszenzbilder, die mit einem 

höheren Zoom angefertigt worden waren. Die Schnittlänge entsprach 106,5 µm (512 Pixel). Die 

Schnittbreite wurde jeweils an drei Stellen eines Schnittes ausgemessen (linker Rand, Mitte, 

rechter Rand). Der Abstand zwischen den Messpunkten betrug ca. 50 µm. Die Messungen 

wurden mit Hilfe des Bildbearbeitungsprogramms „Image J“ durchgeführt. Hierfür wurde ein 

stets gleichbleibender digitaler Zoomfaktor verwendet.  

 

Bei der gemessenen Größe (Schnittbreite) handelt es sich um ein quantitatives Merkmal. Zur 

Beschreibung wurden statistische Maßzahlen wie Mittelwert, Standardabweichung, Varianz, und 

Median ermittelt. Microsoft Excel 2003 für Windows XP (Microsoft Office) wurde für die 

statistische Analyse angewendet. 
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3. Ergebnisse 
 
 
3.1.  Bildgebung 
 
Mittels Halogenlampe des Mikroskops wurden ERM eingestellt. Danach wurde die Bildgebung 

durch Laserscanningmikroskopie angewendet. Das Grundprinzip wurde bereits in Kapitel 2.3 

beschrieben. Die MLSM ermöglicht eine gute kontaktfreie Darstellung epiretinaler Membranen. 

Die Stellen der Probe waren von Interesse, welche eine hohe Anzahl an Zellen aufwiesen. Nach 

Fokusierung der oberflächlichen Gewebeschicht (z = 0) wurde jeweils die Gewebetiefe bestimmt, 

so dass der Laserstrahl in tiefere Gewebeschichten fokussiert werden konnte. Angewendet 

wurden Transmissionsaufnahmen und Autofluoreszenzaufnahmen. 

 

3.1.1. Transmissionsaufnahmen 

Der Transmissionsmodus ist aufgrund der schnellen Darstellungszeiten sehr hilfreich bei der 

Orientierung und beim Aufsuchen der zu untersuchenden Stellen im Präparat. Schon mit sehr 

geringer Leistung von 1 mW sowie mit kurzen Bildgenerierungszeiten von 1 s für eine Fläche 

von 320x320 µm2 sind Bilder hoher Qualität möglich.  Im Transmissionsmodus lässt sich die 

Oberfläche der ERM mit den einzelnen Zellen sehr gut darstellen (Abb 1a; 2a). Aufgrund der 

schlechten Fokussierung in der Tiefe ist dieser Modus für die Darstellung der Laserschnitte 

jedoch kaum geeignet. 

 

3.1.2. Autofluoreszenzaufnahmen 

Autofluoreszenzaufnahmen zeigten ebenso den zellulären Aufbau epiretinaler Membranen (Abb. 

1b; 2b). Im Autofluoreszenzmodus ist es möglich, zielgenaue Aufnahmen von einer bestimmten 

Ebene anzufertigen. Über Filter und Strahlteiler wird gewährleistet, dass nur die emittierte 

Strahlung der untersuchten Ebene vom Detektor (PMT) aufgefangen und das Signal in ein 

digitales Bild umgewandelt wird. Stufenlos in jeder Tiefe konnten ERM-Schichten abgebildet 

werden (optische Tomographie). Zwischen den Zellen lagen in den Autofluoreszenzaufnahmen 

die Zonen höherer Fluoreszenz, die das Vorliegen von Kollagenfasern anzeigten.  

Autofluoreszenzaufnahmen gestatten die kontaktfreie funktionelle Bildgebung im fokussierten 

Bereich. Aufgrund der intrastromalen Lage der Laserschnitte eignet sich dieser Modus für die 

Darstellung und Auswertung von Laserschnitten besser als der Transmissionsmodus.  
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Sowohl im Transmissions- als auch im Autofluoreszenzmodus lag die zur Bildgebung 

erforderliche Leistung höchstens bei 5 mW. 

 

 

                
Abb. 1a: Transmissions-LSM                                          Abb. 1b:  Fluoreszenz-LSM 
Zellen der ERM (Pfeile) Laserleistung 1 mW                  Zellen der ERM (Pfeile) Laserleistung 4 mW 
                                                                                                                        
 
 
 

                
Abb. 2a: Transmissions-LSM                                           Abb. 2b: Fluoreszenz-LSM 
Zellen der ERM (Pfeile), Laserleistung 1 mW                  Zellen der ERM (Pfeile), Laserleistung 4 mW 
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3.1.3.  Elektronenmikroskopie epiretinaler Membranen 
 
Als Kontrolle wurden 3 mikrochirurgisch entfernte ERM elektronenmikroskopisch untersucht. 

Die Membranen enthalten Zellen gliösen und pigmentepithelialen Ursprungs sowie Fibroblasten, 

Makrophagen und Myofibroblasten (Abb. 3; 4). Im frühen Stadium der ERM, wenn die 

klinischen Veränderungen geringer sind, bestehen die Membranen meistens aus Fibroblasten, 

retinalen Pigmentepithelzellen, Makrophagen und einigen Gliazellen. In Membranen sind 

Pigmentepithelzellen häufig zu finden mit folgenden typischen Charakteristika: große Kerne und 

mehrere Melanin-Granula im Zytoplasma (Abb. 5a; 5b). Die Fibroblasten, die in diesen 

Membranen gefunden wurden, sind hauptsächlich junge Fibroblasten mit ovalen Formen, 

größeren Kernen und fehlender Reife, aktiv Kollagenfasern zu synthetisieren.  

 

                                     
Abb. 3 (x1900)                                                             Abb. 4 (x18500) 
Elektronenmikroskopische Abbildungen einer ERM mit typischem zellulären Aufbau der Membran (rote 
Pfeilen). Die Membrana limitans interna zeigte sich dagegen als eine azelluläre Struktur (weiße Pfeilen).   
 
  

        
Abb. 5a (x2900)                                                           Abb. 5b (x23000) 
Elektronenmikroskopische Abbildung einer RPE-Zelle, mit typischen Melanin-Granula im Zytoplasma.  
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In den späteren Stadien enthalten die Membranen meistens vorwiegend spindelförmige 

Fibroblasten (Myofibroblasten), die einen lang gestreckten Zellleib und spindelförmige Zellkerne 

besitzen (Abb. 6a; 6b). Sie synthetisieren Kollagenfibrillen, Hyaluronan, Proteoglykane (Abb. 

7a; 7b).  

 

                                                                      

          
 Abb. 6a (x2900)                                                          Abb. 6b (x6800) 
Elektronenmikroskopische Abbildung eines Myofibroblasten mit einem lang gestreckten Zellleib und mit 
typischen spindelförmigen Zellkernen. 
 
 
 
                                                                                                                             

                                     
Abb. 7a (x23000)                                                         Abb. 7b (x23000) 
Elektronenmikroskopische Abbildung der extrazellulären Matrix, in der zahlreiche Kollagenfasern und 
eine große Anzahl von Proteoglykan-Komplexen zu finden sind.  
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3.2 Abtragsschwelle 
 
In einem line-scan wurde der Laserstrahl auf einer Linie über die Fokusebene geführt. Steuerbare 

Variablen waren die Länge der Linie, die Leistung der Laserstrahls, und die Expositionszeit. Die 

Länge der Linie betrug in unseren Versuchen 320 µm. 

Nachdem die ERM mit MLSM dargestellt worden war, konnte eine Linie mit dem Computermodul 

festgelegt werden. Auf dieser Linie wurde der Laserstrahl fokussiert und die Leistung wurde stufenweise 

erhöht, bis mit MLSM ein Gewebeeffekt nachweisbar war. Die Ausgangsleistung lag in unseren 

Versuchen bei 10 mW. Bei 10, 15, 20, 25 mW in 1 s ließ sich kein laserinduzierter Gewebeabtrag 

durch MLSM nachweisen (Abb. 8b, 9b). 

           
Abb. 8a-8b: Fluoreszenz-LSM von ERM vor (8a) und nach Laserbehandlung (8b). Leistung 15 mW,         
Expositionszeit 1 s. Intakte ERM, keine Laserabträge vorhanden.                   
                                                                                                                                                                              

        
Abb. 9a-9b: Fluoreszenz-LSM von ERM vor (9a) und nach Laserbehandlung (9b). Leistung 20 mW,  
Expositionszeit 1 s. Intakte ERM, keine Laserabträge vorhanden. 
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Auch elektronenmikroskopisch waren bei 10, 15, 20, 25 mW in 1 s keine laserinduzierte 
Gewebeabträge nachzuweisen (Abb. 10a-10b; 11a-11b).  
 
  
 

   
Abb. 10a                                                                    Abb. 10b 
Elektronenmikroskopie von ERM nach Laserbehandlung. Leistung 15 mW, Expositionszeit 1 s.  

 

 

   
Abb. 11a                                                                    Abb. 11b 
Elektronenmikroskopie von ERM nach Laserbehandlung. Leistung 20 mW, Expositionszeit 1 s.  
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Die minimalen Laserparameter, bei denen Laserffekte im Fluoreszenzbild sichtbar waren, betrugen 30 

mW in 1 s. Dabei wurde Gewebe in Form von Linien über einen Teil der Gesamtdicke der Membran 

abgetragen (Abb. 12b).  

 

            
                                                                                                                                            

Abb. 12a: Fluoreszenz-LSM von ERM                       Abb. 12b: Fluoreszenz-LSM von ERM nach 
vor dem FSL-Abtrag                                                    dem FSL-Abtrag (linienförmige                 
                                                                                      Laserabträge, Pfeile) 
 
Histologisch waren bei 30 mW in 1 s keine laserinduzierte Gewebeabträge nachzuweisen (Abb. 
13a-13b).  
 

   
Abb. 13a                                                                    Abb. 13b 
Elektronenmikroskopie von ERM nach Laserbehandlung. Leistung 30 mW, Expositionszeit 1 s.  
 
 
Die Fluoreszenzmikroskopie allein kann Photobleaching vom Gewebeabtrag nicht unterscheiden, 

weil in beiden Fällen keine Fluoreszenz mehr erfolgt [HEISTERKAMP et al. 2005]. Deswegen 

waren histologische Untersuchungen zur Kontrolle notwendig. 
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3.3 Auswirkungen unterschiedlicher Abtragszeiten auf die Schnittbreite bei 

konstanten Leistungsstufen 

 

Die Leistung wurde weiter stufenweise erhöht (niedrigste Leistung 40 mW; Leistungsstufen  10 

mW) und bei konstanten Leistungsstufen wurden die Abtragszeiten variiert (von 1 s  bis 1/8 s) 

(Tab. 2). Bei 40 mW waren FSL-Schnitte bei verschiedenen Expositionszeiten (1 s, 1/2 s, 1/4 s, 

1/8 s) sichtbar. Hier kann man die Auswirkungen unterschiedlicher Abtragszeiten auf die 

Schnittbreite bei konstanten Leistungsstufen beobachten (Abb. 14). Wird bei konstanter 

Laserleistung die Abtragszeit verringert, so werden auch die Schnittbreiten kleiner (Tab. 2.1-2.5; 

Abb. 15-19). Bei einer Expositionszeit von 1/8 s waren die Schnitte kaum noch durchgängig 

(Abb. 14).  

 

 

  
Abb. 14: Fluoreszenz-LSM von nach dem FSL-Abtrag. Leistung 40 mW konstant, variable 
Expositionszeit (linienförmige Laserabträge, Pfeile)   
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 
Expositionszeit – 1 s 
 
 
Expositionszeit – 1/2 s 
 
 
 
Expositionszeit – 1/4 s 
 
 
 
Expositionszeit – 1/8 s 
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Tab. 2 stellt die Versuchsreihen und die verwendeten Parameter dar. 

I II III IV V 
Leistung 
konstant 
 
(mW) 

Abtrags-
zeit 
 
(s) 
 

Leistung 
konstant 
 
(mW) 

Abtrags-
zeit 
 
(s) 
 

Leistung 
konstant 
 
(mW) 

Abtrags-
zeit 
 
(s) 
 

Leistung 
konstant 
 
(mW) 

Abtrags-
zeit 
 
(s) 
 

Leistung 
konstant 
 
(mW) 

Abtrags-
zeit 
 
(s) 
 

40 1 

1/2 

1/4 

1/8 

 

50 1 

1/2 

1/4 

1/8 

 

60 1 

1/2 

1/4 

1/8 

 

70 1 

1/2 

1/4 

1/8 

 

80 1 

1/2 

1/4 

1/8 

 

Tab 2: Übersicht über die Versuchsreihen. Konstante Abtragsleistungen bei unterschiedlichen 
Abtragszeiten. 

 

Versuchsreihe I: 
 
                                     Schnittbreite (µm) 

Leistung 
konstant 

 
      (mW) 

Expositionszeit 
 

 
        (s) 

         n 

Mittelwert 
       (µm) 

   Standard-
abweichung 

    Varianz      Median 

40 
 

1 
1/2 
1/4 
1/8 
 

90 
90 
90 
90 
 

0,2600 
0,2317 
0,2087 
s.u. / n.a. 

0,0614 
0,0460 
0,0386 
s.u. / n.a. 

0,0037 
0,0021 
0,0015 
s.u. / n.a. 
 

0,282 
0,245 
0,208 
s.u. / n.a. 

Tab 2.1. Ergebnisse der Versuchsreihe I, n=Anzahl Messwerte, s.u. / n.a. = sichtbar aber undeutlich/nicht 
auswertbar. 
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Abb. 15: Grafische Darstellung der Ergebnisse der Versuchsreihe I, konstante Abtragsleistung. 
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Versuchsreihe II: 

 
 
                                     Schnittbreite (µm) 

Leistung 
konstant 

 
      (mW) 

Expositionszeit 
 

 
        (s) 

         n 

Mittelwert 
       (µm) 

   Standard-
abweichung 

    Varianz      Median 

50 
 

1 
1/2 
1/4 
1/8 
 

90 
90 
90 
90 
 

0,4723 
0,3708 
0,3092 
0,2143 

0,0937 
0,0615 
0,0506 
0,0380 
 

0,0087 
0,0037 
0,0025 
0,0014 

0,490 
0,392 
0,312 
0,208 

Tab 2.2: Ergebnisse der Versuchsreihe II, n=Anzahl Messwerte. 
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Abb. 16: Grafische Darstellung der Ergebnisse der Versuchsreihe II, konstante Abtragsleistung. 
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Versuchsreihe III: 

 
 
                                     Schnittbreite (µm) 

Leistung 
konstant 

 
      (mW) 

Expositionszeit 
 

 
        (s) 

         n 

Mittelwert 
       (µm) 

   Standard-
abweichung 

    Varianz      Median 

60 
 

1 
1/2 
1/4 
1/8 
 

90 
90 
90 
90 
 

0,6828 
0,5203 
0,4029 
0,3051 

0,1056 
0,0912 
0,0548 
0,0316 
 

0,0111 
0,0083 
0,0020 
0,0010 

0,698 
0,542 
0,416 
0,312 

Tab 2.3: Ergebnisse der Versuchsreihe III, n=Anzahl Messwerte. 
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Abb. 17: Grafische Darstellung der Ergebnisse der Versuchsreihe III, konstante Abtragsleistung. 
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Versuchsreihe IV: 

 
 
                                     Schnittbreite (µm) 

Leistung 
konstant 

 
      (mW) 

Expositionszeit 
 

 
        (s) 

         n 

Mittelwert 
       (µm) 

   Standard-
abweichung 

    Varianz      Median 

70 
 

1 
1/2 
1/4 
1/8 
 

90 
90 
90 
90 
 

0,8011 
0,6036 
0,5099 
0,4100 

0,1242 
0,0730 
0,0355 
0,0433 

0,0154 
0,0053 
0,0012 
0,0018 
 

0,832 
0,598 
0,498 
0,416 

Tab 2.4: Ergebnisse der Versuchsreihe IV, n=Anzahl Messwerte. 
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Abb. 18: Grafische Darstellung der Ergebnisse der Versuchsreihe IV, konstante Abtragsleistung. 
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Versuchsreihe V: 

 
 
                                     Schnittbreite (µm) 

Leistung 
konstant 

 
      (mW) 

Expositionszeit 
 

 
        (s) 

         n 

Mittelwert 
       (µm) 

   Standard-
abweichung 

    Varianz      Median 

80 
 

1 
1/2 
1/4 
1/8 

90 
90 
90 
90 
 

1,0415 
0,8123 
0,6015 
0,5372 

0,1530 
0,0807 
0,0392 
0,0487 
 

0,0134 
0,0065 
0,0015 
0,0023 

1,015 
0,832 
0,598 
0,524 

Tab 2.5: Ergebnisse der Versuchsreihe V, n=Anzahl Messwerte. 
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Abb. 19: Grafische Darstellung der Ergebnisse der Versuchsreihe V, konstante Abtragsleistung. 
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3.4 Auswirkungen unterschiedlicher Laserleistungen auf die Schnittbreite bei 
konstanten Abtragszeiten 
 
Bei konstanten Abtragszeiten wurde die Laserleistung variiert (40 bis 80 mW) (Abb. 20a; 20b, 

Tab. 3). Wird bei konstanter Abtragszeit die Leistung des Lasers erhöht, so wird auch die 

Schnittbreite größer. Die Versuche zeigten, dass eine nahezu lineare Abhängigkeit zwischen der 

Schnittbreite und der Leistung besteht (Tab. 3.1-3.4; Abb. 21-24).  

 
Abb. 20a: Fluoreszenz-LSM nach dem FSL-Abtrag. Expositionszeit 1 s 
konstant, variable Leistung (linienförmige Laserabträge, Pfeile). 
 
              

  
 
Abb. 20b: Transmissions-LSM nach dem FSL-Abtrag. Expositionszeit 1 s konstant, variable                  
Leistung (linienförmige Laserabträge, Pfeile). Die Schnitte, die mit einer Leistung von weniger als 60 mW 
durchgeführt worden waren, sind nur noch sehr schwach erkennbar. 
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Tab. 3. stellt die Versuchsreihen und die verwendeten Parameter dar. 

I II III IV 
Abtrags-  
    zeit 
konstant 
 
(s) 
 
 

Leistung 
 
 
 
(mW) 
 
 

Abtrags-  
    zeit 
konstant 
 
(s) 
 

Leistung 
 
 
 
(mW) 
 

Abtrags- 
    zeit 
konstant 
 
(s) 
 

Leistung 
 
 
 
(mW) 
 

Abtrags- 
    zeit 
konstant 
 
(s) 
 

Leistung 
 
 
 
(mW) 
 

1 40 

50 

60 

70 

80 

 

1/2 40 

50 

60 

70 

80 

 

1/4 40 

50 

60 

70 

80 

 

1/8 40 

50 

60 

70 

80 

 

Tab 3: Übersicht Versuchsreihen: konstante Abtragszeiten bei unterschiedlichen Abtragsleistungen. 

Versuchsreihe I: 
 
                                     Schnittbreite (µm) 

Expositionszeit 
konstant 

 
          (s) 

Leistung 
 
 

      (mW) 

         n 

Mittelwert 
       (µm) 

   Standard-
abweichung 

    Varianz      Median 

1 
 

40 
50 
60 
70 
80 
 

90 
90 
90 
90 
90 

0,2600 
0,4723 
0,6828 
0,8011 
1,0415 

0,0614 
0,0937 
0,1056 
0,1242 
0,1530 

0,0037 
0,0087 
0,0111 
0,0154 
0,0134 

0,282 
0,490 
0,698 
0,832 
1,015 

Tab 3.1: Ergebnisse der Versuchsreihe II, n=Anzahl Messwerte. 
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Abb. 21: Grafische Darstellung der Ergebnisse der Versuchsreihe I, konstante Abtragszeit von1 s. 
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Versuchsreihe II: 

 
 
                                     Schnittbreite (µm) 

Expositionszeit 
konstant 

 
          (s) 

Leistung 
 
 

      (mW) 

         n 

Mittelwert 
       (µm) 

   Standard-
abweichung 

    Varianz      Median 

1/2 
 

40 
50 
60 
70 
80 
 

90 
90 
90 
90 
90 

0,2317 
0,3708 
0,5203 
0,6036 
0,8123 

0,0460 
0,0615 
0,0912 
0,0738 
0,0807 
 

0,0021 
0,0037 
0,0083 
0,0053 
0,0065 

0,245 
0,392 
0,542 
0,598 
0,832 

Tab 3.2: Ergebnisse der Versuchsreihe II, n=Anzahl Messwerte. 
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Abb. 22: Grafische Darstellung der Ergebnisse der Versuchsreihe II, konstante Abtragszeit von1/2 s. 
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Versuchsreihe III: 

 
 
                                     Schnittbreite (µm) 

Expositionszeit 
konstant 

 
          (s) 

Leistung 
 
 

      (mW) 

         n 

Mittelwert 
       (µm) 

   Standard-
abweichung 

    Varianz      Median 

1/4 
 

40 
50 
60 
70 
80 
 

90 
90 
90 
90 
90 

0,2087 
0,3092 
0,4029 
0,5099 
0,6015 

0,0386 
0,0506 
0,0548 
0,0355 
0,0392 

0,0015 
0,0025 
0,0020 
0,0012 
0,0015 

0,208 
0,312 
0,416 
0,498 
0,598 

Tab 3.3: Ergebnisse der Versuchsreihe III, n=Anzahl Messwerte. 
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Abb. 23: Grafische Darstellung der Ergebnisse der Versuchsreihe III, konstante Abtragszeit von 1/4 s. 
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Versuchsreihe IV: 

 
 
                                     Schnittbreite (µm) 

Expositionszeit 
konstant 

 
          (s) 

Leistung 
 
 

      (mW) 

         n 

Mittelwert 
       (µm) 

   Standard-
abweichung 

    Varianz      Median 

1/8 
 

40 
50 
60 
70 
80 
 

90 
90 
90 
90 
90 

s.u. / n.a. 
0,2143 
0,3051 
0,4100 
0,5372 

- 
0,0380 
0,0316 
0,0433 
0,0487 

- 
0,0014 
0,0010 
0,0018 
0,0023 

- 
0,208 
0,312 
0,416 
0,524 

Tab 3.4: Ergebnisse der Versuchsreihe I, n=Anzahl Messwerte, s.u. / n.a. = sichtbar aber undeutlich/nicht 
auswertbar. 
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Abb. 24: Grafische Darstellung der Ergebnisse der Versuchsreihe IV, konstante Abtragszeit von 1/8 s. 
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Für die Darstellung von Laserschnitten ist der Transmissionsmodus kaum geeignet, u.a. wegen 

der intrastromalen Lage der Laserschnitte, schlechter Fokussierung in der Tiefe und schlechter 

Kontrastierung der Schnittränder an sich. Nur Schnitte mit höheren Energiewerten waren deutlich 

erkennbar. Bei unseren Versuchen waren Schnitte, die mit einer mittleren Leistung von weniger 

als 60 mW durchgeführt worden waren, nur noch sehr schwach erkennbar und somit in diesem 

Darstellungsmodus nicht eindeutig auszuwerten. Ab 60 mW waren die Schnitte deutlich 

erkennbar (Abb. 25). 

 

             
Abb. 25: Transmissions-LSM nach dem FSL-Abtrag (512/512 Pixel 320/320 µm2) 
Leistung 60 mW, Expositionszeit 1 s (linienförmige Laserabträge, Pfeile). 
 
 
 
In der Fluoreszenz-LSM ist die exakte Fokussierung der anregenden Strahlung des Lasers in der 

zu untersuchenden Ebene möglich. Wir erhielten somit vor und nach dem Laserabtrag nur von 

den Ebenen ein Bild, in denen auch der Laserstrahl beim Schneiden des Gewebes fokussiert war. 

Die Bereiche, in denen Laserabträge erfolgt waren, konnten keine Strahlung absorbieren oder 

emittieren, da dort kein Gewebe mehr vorhanden war. Die Auswertung der Schnittbreiten 

erfolgte anhand der Autofluoreszenzbilder, die mit einem höheren Zoom angefertigt worden 

waren (Abb. 26a-b). Die Schnittlänge entsprach 106,5 µm (512 Pixel).  
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Abb. 26 a: Fluoreszenz-LSM nach dem                          Abb. 26 b: Fluoreszenz-LSM nach dem 
FSL-Abtrag. Leistung 70 mW                                          FSL-Abtrag. Leistung 70 mW 
Expositionszeit 1/2 s                                                         Expositionszeit 1/4 s 
(512/512 Pixel, 106,5/106,5 µm2).                                    (512/512 Pixel, 106,5/106,5 µm2). 
            
Unmittelbar nach der Durchführung der Laserschnitte waren in den Transmissionsaufnahmen 

entlang der Schnitte kleinere gasgefüllte Blasen zu erkennen (Abb. 27). Diese entstanden 

aufgrund der lokalen Hitzeeinwirkung und waren nach wenigen Sekunden nicht mehr sichtbar. 

Die Ausprägung dieser Blasen war sehr unterschiedlich und war u.a. auch davon abhängig, wie 

feucht die Probe und deren Umfeld war. Blasen waren bei unseren Versuchen schon ab 50 mW 

sichtbar. 

     
Abb. 27: Transmissions-LSM nach dem FSL-Abtrag, Leistung 50 mW, Expositionszeit 1 s  
Linienförmige Laserabträge kaum erkennbar (weiße Pfeile), Blasen (rote Pfeile)  
(512/512 Pixel 320/320 µm2).            
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3.5 Histologische und ultrastrukturelle Kontrolluntersuchungen. 
 
Aufgrund der Schnittrichtung bei der histologischen Aufarbeitung sehen wir in den 

elektronenmikroskopischen Bildern die Querschnitte der durchgeführten Laserabträge, wobei die 

Laserschnitte als Öffnungen erscheinen (Abb. 28). 

 

 

                                          Schnittebene für Histologie 

 

         
 
                                                   Laserschnitte 

Abb. 28: Schnittrichtung des Lasers und histologische Aufarbeitung. 
 
 
 

Transmissionselektronenmikroskopische Aufnahmen zeigten die intrastromalen runden oder 

ovalen Laserschnitte (Abb. 29-31). Die Schnittbreiten in der 

Transmissionselektronenmikroskopie korrelierten sehr gut mit den ermittelten Schnittbreiten der 

Autofluoreszenzaufnahmen. Dies zeigt, dass sich Autofluoreszenzaufnahmen zur Auswertung der 

Schnittbreiten gut eignen. Die Schnittbreiten in der Transmissionsaufnahmen waren deutlich 

kleiner als die Schnittbreiten in der Transmissionselektronenmikroskopie. Aufgrund der 

schlechten Fokussierung in der Tiefe bei der intrastromalen Lage der Laserschnitte ist dieser 

Modus für die Darstellung von Laserschnitten kaum geeignet 
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Abb. 29 (a-b): Elektronenmikroskopische Abbildung einer ERM nach Laserbehandlung. Ovale 
Laserschnitte (Pfeile). Leistung 50 mW, Expositionszeit 1 s.  
 
    

    
Abb. 30 (a-b): Elektronenmikroskopische Abbildung einer ERM nach Laserbehandlung. Ovale 
Laserschnitte (Pfeile). Leistung 60 mW, Expositionszeit 1 s.   
 
 
     

     
 Abb. 31 (a-b): Elektronenmikroskopische Abbildung einer ERM nach Laserbehandlung. Ovale 
 intrazelluläre Laserschnitte (Pfeile).   
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Die Retina zweier enukleierter Schweineaugen wurde mit identischen Laserparametern wie die 

ERM (40 mW in 1 s und 50 mW in 1 s) behandelt, um eine mögliche Schädigung der 

Nervenfaserschicht festzustellen. Die Netzhaut aus Schweineaugen wies bei vergleichbaren 

Laserparametern keine Schäden an der retinalen Nervenfaserschicht auf (Abb. 32, 33). 

 

 

   
Abb. 32 (a-b): Netzhaut von Schweineaugen. Querschnitt. Lichtmikroskopie nach Laserbehandlung 
(Leistung 50 mW, Expositionszeit 1 s). Kein morphologischer Hinweis für kollaterale Schädigung von 
retinalem Gewebe. 
 
 
 
 
 

    
 Abb. 33 (a-b): Netzhaut von Schweineaugen. Querschnitt. Elektronenmikroskopie nach Laserbehandlung 
(Leistung 50 mW, Expositionszeit 1 s). Kein morphologischer Hinweis für kollaterale Schädigung von 
retinalem Gewebe. 
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4. Diskussion 
 
Die vorliegende Arbeit liefert den ersten Beitrag, in dem die Kombination zweier 

wissenschaftlicher Methoden, die Multiphotonen-Mikroskopie und die kontaktfreie Chirurgie 

durch Femtosekundenlaser, für die Darstellung und den Abtrag epiretinaler Membranen 

angewendet wird. Die MLSM ermöglichte es, morphologische Veränderungen im retinalen 

Gewebe zu erkennen, ohne Biopsien zu entnehmen oder Netzhautstrukturen zu schädigen. Die 

MLSM erlaubt auf den Fokus begrenzte, kleine Anregungsvolumina. Aus der Verwendung eines 

sehr kleinen Anregungsvolumens, welches nur auf den Fokus begrenzt ist, resultiert die 

Eigenschaft, dass es außerhalb des Fokus zu keinen Destruktionen kommt [XU et al. 1996]. 

Subfemtoliter- Anregungsvolumen und das fast völlige Fehlen von endogenen Absorbern (siehe 

“optisches Fenster“ in Kap 2.2.2) führen außerdem bei der Verwendung von NIR-Laserstrahlen 

zu stark reduzierten laserinduzierten Destruktionen von biologischem Material. So konnten NIR-

Laseranwendungen für die in-vivo Fluoreszenzdiagnostik demonstriert werden [SQIRRELL et al. 

1999].  

 

Bei hohen Leistungsdichten ist jedoch eine Zellschädigung durch NIR-Strahlen möglich [KÖNIG 

et al. 1995; KÖNIG et al. 1996 a; LIANG et al. 1996]. Bei weiterer Erhöhung der Intensitäten 

kann durch simultane Absorption von zwei und mehr energiearmen Photonen ein optischer 

Durchbruch erzielt werden. Beim optischen Durchbruch ist der absorbierte Energiebetrag so 

hoch, dass intramolekulare Bindungen aufgebrochen werden. Es wurde bereits gezeigt, dass mit 

dem gleichen Versuchsaufbau, wie er in dieser Arbeit verwendet wurde, durch Erhöhung der 

Leistungsdichten ein durch den Laser kontaktfreies Schneiden von Chromosomen möglich ist 

[KÖNIG et al. 1999; KÖNIG et al. 2001].  

 

Die Technologie erlaubt eine Fluoreszenzdarstellung mit hoher räumlicher und zeitlicher 

Auflösung und eine berührungsfreie Chirurgie im Nanometerbereich in Zellen und Geweben. 

Multiphoton-Laserscanning-Mikroskopie ermöglicht die Darstellung des Gewebes vor dem 

Eingriff und direkte Kontrolle nach dem Eigriff. Im Gegensatz zu anderen Lasertechniken läßt 

sich der FSL sehr zielgenau einsetzen. Kollateralschäden durch Selbstfokussiereffekte im 

Gewebe, große Kavitäten und destruktive Schockwellen lassen sich weitgehend vermeiden.  
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Seit den 80er Jahren versuchte man, unterschiedliche Lasertechniken in experimenteller 

Netzhautchirurgie einzusetzen. Erstmalig nutzten Peyman et al. (1987) den Er:YAG-Laser mit 

2,94 µm in der experimentellen Retinachirurgie [PEYMAN et al. 1987]. Mit diesem System 

konnte die Retinotomie über die gesamte Dicke der Retina, sowohl im Experiment 

[BRAZITIKOS et al. 1995; ELLSWORTH et al. 1993] als auch klinisch [D’AMIGO et al. 1996 

a-b] erfolgreich reproduziert werden. Auch die ERM, welche über die Oberfläche der Netzhaut 

erhaben ist, kann mit diesem Laser abgetragen werden. Verletzungen der Retina, wie kleine 

Einrisse, nicht-hämorrhagische Verbrennungen und leichte Hämorrhagien wurden bei dem 

Gebrauch des Er:YAG-Lasers bei 2,94 µm an Kaninchen [BRAZITIKOS et al. 1995; D’AMIGO 

et al. 1994; MARGOLIS et al. 1989; TSUBOTA et al. 1990] und in menschlichen Augen 

[D’AMIGO et al. 1996 b] beobachtet. 

 
D'Amico et al. führten 1994 die kontrollierte partielle Abtragung der Retinaoberfläche im 

enukleierten Kaninchenauge mit dem Er:YAG Laser bei 2,94 µm durch [D’AMIGO et al. 1994]. 

Die Autoren benutzten sowohl kontaktfreie Verfahren in Luft als auch Verfahren mit Kontakt in 

flüssiger Umgebung. Obwohl in den histologischen Untersuchungen die Ränder von allen 

Abtragszonen eine Vermehrung von retinalem Gewebe zeigten, die durch das Ausschleudern von 

Material aus dem Zentrum der Abtragszone erklärt werden kann, weisen diese Untersuchungen 

auf die theoretische Möglichkeit für den Einsatz des Er:YAG Lasers zur Entfernung von EMM 

und ILM hin. Wesendahl T (2000) beschrieb eine ähnliche Technik in Schweineaugen unter 

Perfluordecalin [WESENDAL et al. 2000]. 

 
2001 veröffentlichten Janknecht et al. die ersten Ergebnisse der berührungsfreien ILM-Abtragung 

mit dem Er:YAG-Laser bei 2,94 µm in Schweineaugen [JANKNECHT et al. 2001]. Die 

behandelten Teile der Netzhäute zeigten oft petechiale Blutungen, die denen ähneln, die man 

nach ERM-Peeling mit der Pinzette auf der menschlichen Retina findet. Größere Blutungen traten 

auf, wenn der Laser über ein großes Gefäß geführt wurde. Die Autoren hatten keinen objektiven 

Indikator für die Abtragungstiefe, ein Nachteil, der die Anwendung dieses Verfahrens 

einschränkte. Elektronenmikroskopische Präparate zeigten, dass in Teilen, in denen die ILM 

entweder entfernt oder abgelöst war, die Netzhaut dicker war als in angrenzenden Bereichen, in 

denen die Netzhaut nicht behandelt worden war. In der Nervenfaserschicht traten Vakuolen auf. 

Die äußeren retinalen Schichten zeigten keinerlei Schäden. Aus quantitativen Abtragsmessungen 

wurden höhere Pulsraten und Verbesserungen an Handstücken vorgeschlagen (69). 
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Zusammenfassend kann gesagt werden, dass es mit dem  Er:YAG Laser bei 2,94 µm möglich ist, 

Membranen in vivo zu entfernen. Aber verschiedene Nebenwirkungen dieser Technik verlangten 

die weitere Suche nach einer Lasertechnik, die es erlaubt, Membranen noch exakter zu entfernen. 

Auch das Problem der intraoperativen Kontrolle der Entfernung bleibt sehr wichtig. In dieser 

Hinsicht erweckten NIR-FSL-Technologien großes Interesse [KÖNIG et al. 2000 a-b; KÖNIG et 

al. 2001; KÖNIG et al. 2002; NOACK et al. 1999; STERN et al. 2004].    

 

Hochauflösende MLSM gestattet die kontaktfreie funktionelle Bildgebung mit einer Auflösung 

im Mikrometerbereich innerhalb von Sekunden vor und nach dem Laserabtrag. Diese direkte, 

extrem zeitnahe Kontrolle ist ein Vorteil gegenüber anderen Studien, bei denen nach Applikation 

der Laserpulse nur die histologische Nachuntersuchung zur Gewebebeurteilung möglich ist. Noch 

wichtiger ist die mikroskopische Voruntersuchung und Zielauswahl als Voraussetzung für den 

zielgerichteten mikroskopischen Abtrag in-vivo. Schnelle kontaktfreie Bildgebung müsste für die 

präzise Bearbeitung der ERM im klinischen Einsatz sehr vorteilhaft sein. Bei in-vitro Versuchen 

sind Transmissionsaufnahmen zur Orientierung an der Probe sehr hilfreich, weil dieser Modus, 

wie ein konventionelles Lichtmikroskop, eine Überlagerung aller Probenschichten darstellt. Für 

die Darstellung von Laserschnitten ist der Transmissionsmodus dagegen kaum geeignet, u.a. 

wegen der schlechten Fokussierung in der Tiefe und der schlechten Kontrastierung der 

Schnittränder an sich. In den Autofluoreszenzaufnahmen ist eine exakte Fokussierung der 

anregenden Strahlung des Lasers in der zu untersuchenden Ebene möglich. In diesem Modus 

lassen sich Zellen und Gewebsstrukturen in verschiedenen Schichten der Probe exakt darstellen 

und zuordnen. Sie eignen sich für die Darstellung und Auswertung der Laserschnitte. Daher 

kämen vor allem die Autofluoreszenzaufnahmen für die Bildgebung in Frage. Da die gemessenen 

Schnittbreiten denen histologischer Untersuchungen entsprachen, ist anzunehmen, dass die 

Effekte der Laserbestrahlung mit der MLSM auch quantitativ korrekt darstellbar sind.  

 

Ab einer Leistung von 40 mW bei einer Expositionszeit von 1 s sind auswertbare Schnitte 

möglich. Die kleinste eindeutig messbare Schnittbreite in unserer Versuchsanordnung betrug ca. 

0,2 µm. Die Schnitte, die kleiner als 0,2 µm waren, wurden  aufgrund der hohen Variabilität der 

Schnittbreite nicht ausgewertet. Die Versuche zeigten eine Abhängigkeit zwischen 

unterschiedlichen Abtragsparametern (Abtragsleistung, Abtragszeit) und den Schnittbreiten. 

Beim Vergleich der ermittelten Werte miteinander konnte man sehen, dass eine bestimmte 
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Schnittbreite mit unterschiedlichen Parametern erreicht werden kann. Beispielsweise kann eine 

bestimmte Schnittbreite mit einer hohen Leistung und geringen Expositionszeit oder mit einer 

geringeren Leistung und längerer Expositionszeit erreicht werden. Das bedeutet, dass man je 

nach gewünschter Schnittbreite bzw. Schnitttiefe eine möglichst geringe Energie zum Schneiden 

verwenden kann. Wichtig hierbei ist der Zeitfaktor. Eine akzeptable Zeit für das Schneiden des 

Gewebes ist von großer Bedeutung. Ziel ist es, das Gewebe schnellstmöglich mit der geringsten 

Energie präzise zu schneiden. Je geringer die Energie ist, desto geringer sind auch die möglichen 

Kollateralschäden. 

 

Mit dem vorliegenden System ist bisher der klinische Nutzen noch eingeschränkt: Durch den 

extrem geringen Arbeitsabstand, den das Objektiv zur Probe haben muss, könnte bei dem 

vorliegenden Versuchsaufbau ein offener Zugang durchs Auge nicht vermieden werden, um das 

Objektiv vor der Netzhaut zu positionieren. Am Prinzip kann dennoch festgehalten werden, wenn 

in absehbarer Zeit dünnkalibrige flexible Fasern kommerziell erwerblich sein dürften, die durch 

kleine Skleraöffnungen (Sklerotomien), ähnlich einer konventionellen Vitrektomie, ins Auge 

eingeführt würden. Die Platzierung von fs-Laserpulsen mit Hilfe einer flexiblen Faser wurde 

experimentell bereits durchgeführt [KÖNIG et al. 2007]. Bei Verwendung einer flexiblen Faser 

bliebe der optische Apparat bis auf die Faser außerhalb des Auges, und nur diese müßte das Auge 

penetrieren, um zur Retina zu gelangen. Zwar würde das den operativen Zugang zur Retina nicht 

vermeiden, aber auf relativ kleine Zugangswege beschränken. Solche Zugangswege dürften 

denjenigen entsprechen, die bereits heute bei der konventionellen Pars-plana-Vitrektomie 

gewählt werden. Dadurch, dass Bildgebung und Laserabtrag über einen Strahlengang erfolgen, 

könnten solche endoskopischen Systeme ein breites Anwendungsspektrum ermöglichen. 

 

Viele Laser-Systeme, die zur Zeit klinisch eingesetzt werden, ermöglichen dagegen keine 

zeitnahe Bildgebung. Somit besteht keine unmittelbare Kontrolle des Abtrags. Ein neuer Ansatz 

ist die Kombination der Laserapplikation mit zeitnaher hochauflösender Bildgebung in einem 

System. Ein solches System wäre klinisch sehr vorteilhaft. Die Bildgebung kann präoperativ zur 

Diagnostik und exakten Lokalisierung von Zielstrukturen eingesetzt werden. Perioperativ ist eine 

genaue Fokussierung des Laserstrahls im Zielgebiet möglich. Abtragsbereiche (Schnitte) sind in 

Autofluoreszenzaufnahmen genauestens darstellbar. Sowohl für Bildgebung als auch zum 

Gewebeabtrag kann das gleiche System benutzt werden, jedoch mit unterschiedlichen 
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Bestrahlungsstärken. Unverstärkte Femtosekundenlaser in Kombination mit Laser-Scanning-

Mikroskopen kommen diesem Konzept in in-vitro schon sehr nahe. Experimentelle Studien 

wurden bereits durchgeführt und lieferten vielversprechende Ergebnisse [HILD et al. 2008; 

TOROPYGIN et al. 2008 a-b]. Weitere Untersuchungen werden zeigen, ob die Kombination von 

Mikroskopie und optischer Ablation durch das gleiche optische System und die gleiche 

Laserquelle in der Zukunft in einem klinisch einsetzbaren Gerät vereint werden können.  

 

 

Schlußfolgerungen und Zukunftaussichten 
Die Bildgebung der Zielgewebe in-vivo hat Konsequenzen für die Diagnostik von Erkrankungen. 

Die Kombination von Mikroskopie und optischer Ablation im gleichen optischen System und die 

Verwendung der selben Laserquelle bietet die Möglichkeit, in Geweben äußerst zeitnah Zielorte 

für Mikromanipulationen aufzusuchen, sie durchzuführen und zu kontrollieren. Erst durch eine 

solche Rückkopplung kann die hohe Präzision des Femtosekundenlaserstrahls therapeutisch 

vollständig ausgenutzt werden. So kann beispielsweise in der Netzhautchirurgie eine epiretinale 

Membran von wenigen Mikrometern Dicke als „Target“ festgelegt und während der Behandlung 

überwacht werden, um die Schädigung der darunter liegenden Netzhaut zu vermeiden. Mit den 

genannten Methoden besteht die Chance, grundlegende neue Verfahren und Verbesserungen auf 

mikrochirurgischem Gebiet zu entwickeln, die konkret die klinische Versorgung der Patienten 

verbessern. 

 

Die in dieser Arbeit ermittelten Parameter dienen als Grundlage für weiterführende in-vivo 

Versuche. Aufgrund der beobachteten linearen Abhangigkeiten, zwischen den Abtragsparametern 

und der Schnittbreiten, kann ein sicherer und kalkulierbarer Einsatz in nachfolgenden Versuchen 

erfolgen. 

 

Das fast völlige Fehlen endogener Einphotonenabsorber in zellulären Bestandteilen prädestiniert 

die Multiphotonen-Laserscanningmikroskopie für die in-vivo Anwendung. Es ist schon heute 

möglich, mikroskopische Bilder des Epithels einer vitalen Haut aufzunehmen. Weiterhin ist mit 

Hilfe eines Multiphotonen-Mikroskops das Zerschneiden von Chromosomen in einer intakten 

vitalen Zelle beschrieben worden [KÖNIG et al. 2002]. Im Zusammenhang mit der 
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Multiphotonen-Mikroskopie und den präzisen optischen Schnitten wird ein Tor aufgestoßen, 

welches die kontaktfreie Chirurgie in lebendem Gewebe ermöglichen könnte. 
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