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1 Zusammenfassungen

1.1 Berechnung individualisierter Intraokularlinsen

Fragestellungen: Ziel der Arbeit war die Entwicklung numerischer Ray-Tracing-Modelle
fiir die Berechnung von Intraokularlinsen (IOL) zur Korrektur der individuellen Aberra-
tionen des Auges (individualisierte IOL). Anhand dieser Modelle wurden IOL-Brechwerte
berechnet, die Vorderflichen der individualisierten IOL angepasst, der Einfluss von
IOL-Ausrichtungsfehlern untersucht, Messunsicherheiten und die Vorteile von individuali-
sierten IOL gegeniiber aberrationsneutralen IOL fiir Normalaugen und Keratokonusaugen
diskutiert.

Methoden: Fiir die Ray-Tracing-Modelle wurden Messungen der Hornhauttomographie
und der Biometrie des jeweiligen Auges verwendet. Die Wiederholbarkeit der Hornhaut-
tomographie wurde anhand von 34 Normalaugen analysiert. Die IOL wurde geméaf der
Haigis-Formel positioniert. Die zugehorigen IOL-Konstanten wurden durch Minimierung
des mittleren quadratischen (RMS) Fehlers der Vorhersage der postoperativen Refraktion
ermittelt. Die Vorhersage des IOL-Brechwerts basierend auf der minimalen gewichteten
RMS (wRMS) Spot-Gréfse in den Ray-Tracing-Modellen wurde an 50 Normalaugen mit
der Vorhersage der Haigis-Formel verglichen. Individualisierte IOL wurden in den Ray-
Tracing-Modellen fiir zwolf Normalaugen und zwolf Keratokonusaugen berechnet. Die
Berechnung berticksichtigte vier Dezentrierungs-Szenarien, um den Einfluss von Ausrich-
tungsfehlern der IOL zu reduzieren. Eine Monte-Carlo-Analyse mit 500 Iterationen pro
Auge wurde dazu verwenden, den Einfluss von IOL-Ausrichtungsfehlern auf die wRMS
Spot-Grofse zu untersuchen. Schlieflich wurden die Parameter des Berechnungsmodells

variiert, um die Messunsicherheiten zu analysieren.

Ergebnisse: Die in azimutale Richtung gemittelte Wiederholbarkeit der Hornhauttomo-

graphie war, innerhalb eines Durchmessers von 8 mm, < 3,0 pm fiir die Hornhautvorder-
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fliche und < 10,6 pm fiir die Hornhautriickflache. Korrektur von Ausrichtungsfehlern
reduzierte die Wiederholbarkeit auf < 1,6 pm fiir die Hornhautvorderfliche und < 7,4 pm
fiir die Hornhautriickflache. Die IOL-Brechwerte geméft der Haigis-Formel und den
Ray-Tracing-Modellen unterschieden sich um —0,16 dpt + 0,56 dpt (Mittelwert + Stan-
dardabweichung). Die individualisierten IOL reduzierten die mittlere wRMS Spot-Grofse
bei der Monte-Carlo-Analyse verglichen mit aberrationsneutralen IOL um etwa 6,8 pm
fiir Normalaugen und 69,3 nm fiir Keratokonusaugen. IOL-Ausrichtungsfehler hatten
einen stéarkeren Einfluss auf die wRMS Spot-Grofe mit individualisierten IOL als mit
aberrationsneutralen IOL. Durch Einbeziehung von vier Dezentrierungs-Szenarien in die
[IOL-Berechnung konnte der Einfluss von IOL-Ausrichtungsfehlern minimal reduziert
werden. Neben Ausrichtungsfehlern der IOL hatten Fluktuationen der Hornhautform und
die Unsicherheit der Abschétzung der Position der Fovea den groften Einfluss auf die
Berechnung der individualisierten IOL. Sie resultierten in Berechnungsunsicherheiten der
IOL-Oberflache von bis zu 7 pm.

Schlussfolgerung: Die wRMS Spot-Grofen konnten durch individualisierte IOL im
Vergleich zur Standard-IOL deutlich reduziert werden. Die Verbesserung war fiir Kera-
tokonusaugen besonders grofs. Individualisierte IOL kdnnten ein erfolgversprechendes

Werkzeug zur Aberrationskorrektur bei stabilem Keratokonus werden.

1.2 Calculation of Custom Intraocular Lenses

Purpose: Purpose of this thesis was to develop numerical ray tracing models that can
be used to calculate intraocular lenses (IOLs) that correct the individual eye’s aberrations
(custom IOLs). The ray tracing models were used to calculate IOL power, optimize anterior
IOL surface shape for custom 1OLs, evaluate the impact of IOL misalignment, discuss
sources of uncertainty, and discuss the benefits of custom IOLs over aberration-neutral

IOLs for normal and keratoconic eyes.

Methods: The ray tracing models were set up based on the individual corneal tomo-
graphy and biometry. The repeatability of corneal tomography was analyzed based on
measurements on 34 normal eyes. The IOL was placed according to the Haigis formula
whose IOL constants were optimized to minimize the root-mean-square (RMS) error of

the prediction of the postoperative refraction. The IOL power was calculated based on
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the minimum weighted RMS (wRMS) spot-size for 50 normal eyes and compared with
calculations of the Haigis formula. Custom IOLs were calculated for twelve normal and
twelve keratoconic eyes. To reduce the impact of IOL decentration, four decentration
scenarios were included in the calculations. Monte Carlo analysis with 500 iterations per
eye was used to study the impact of IOL misalignement on the wRMS spot-size. Finally,

the parameters of the calculation model were varied to analyze its uncertainties.

Results: The repeatability of corneal tomography, averaged in azimuthal direction,
was < 3.0 um for the anterior and < 10.6 pm for the posterior cornea within the central
8 mm diameter. After correction of misalignment, the repeatability improved to < 1.6 pm
for the anterior and < 7.4 pm for the posterior cornea. The diffences between the IOL
power according to the Haigis formula and the ray tracing models were —0.16 D £ 0.56 D
(mean + standard deviation). Custom IOLs reduced the average wRMS spot-size in the
Monte Carlo analysis compared to aberration-neutral IOLs by approximately 6.8 pm in
normal and 69.3 pm in keratoconic eyes. IOL misalignment had a larger impact on the
wRMS spot-size for custom IOLs compared to aberration-neutral IOLs. Inclusion of four
decentration scenarios in the calculation of the custom IOLs slightly reduced the impact
of IOL misalignment. Aside from IOL-misalignment, fluctuations of corneal shape and
the uncertainty of the estimation of the fovea’s position had the largest impact on the

calculation of custom IOLs. They resulted in IOL-surface uncertainties of up to 7 pm.

Conclusion: The wRMS spot-size was reduced with custom IOLs compared to Standard-
IOLs. The improvement for keratoconic eyes was particularly large. Custom IOLs could
become a promising tool for the correction of advanced aberrations associated with stable

keratoconus.



1 Zusammenfassungen
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2.1 Aufbau des Auges

Sklera

Zonulafasern

Tranenfilm

Vitreous Fovea

Vorderkammer

ehnerv
Hornhaut

Ziliarkdrper

Abbildung 2.1: Auge im Horizontalschnitt

Die dufsere Begrenzung des Augapfels besteht aus der Sklera und der transparenten
Hornhaut (Abbildung 2.1) [75]. Sie gibt dem Auge eine stabile Form. Die Innenseite
der Sklera wird als Uvea bezeichnet. Auf der Innenseite der Uvea befindet sich die
Nervenschicht der Retina. In den Sehzellen der Retina wird Licht in Nervenimpulse
umgewandelt. Der Sehnerv durchdringt eine Offnung der Sklera. An der Stelle, an der

der Sehnerv im Augapfel endet, befinden sich keine Sehzellen.

Im vorderen Bereich des Auges befindet sich die Iris. Im Zentrum besitzt sie eine anndhernd
runde Offnung, die Pupille. Zwei Muskeln verkleinern oder vergréfern den Pupillendurch-
messer, z. B. um das Auge an unterschiedliche Umgebungshelligkeiten anzupassen [75].

Die Pupille erscheint von auften durch die Brechung an der Hornhaut vergrofiert.
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Die Linse befindet sich direkt hinter der Iris [75]. Sie wird von der Linsenkapsel umschlossen,
die mit den Zonulafasern am Ziliarkorper aufgehéngt ist. Die Vorderkammer stellt den
Bereich vor der Iris und der Linse dar und ist mit dem Kammerwasser gefiillt. Der Bereich
hinter der Linse wird als Glaskorper bezeichnet und ist mit transparentem Gel gefiillt,
das sich Vitreous nennt. Die Brechungsindizes von Kammerwasser (nacp) und Vitreous

(nEye) sind in etwa gleich grof |76].

2.1.1 Das optische System des Auges

Hornhaut, Kammerwasser, Iris, Linse und Glaskoérper bilden den dioptrischen Apparat

des menschlichen Auges und sorgen fiir eine Abbildung der Aufenwelt auf die Retina [17].

Die Hornhaut wird vom Trénenfilm benetzt, der wiederum von einem Lipidfilm bedeckt
ist [17]. Verunreinigungen konnen durch den Austausch des Trénenfilms entfernt werden.
Der etwa 5um dicke [26] Tranenfilm wird mit jedem Lidschlag aufs Neue durch die
Augenlider gleichméfig verteilt. Dadurch bleibt die Oberflache glatt und somit von guter
optischer Qualitéat.

Zwischen dem Brechungsindex der Hornhaut npg = 1,376 [76] und dem Brechungsindex
der Luft ng ~ 1 besteht ein deutlicher Unterschied. Aus diesem Grunde ist ein Grofsteil
des Gesamtbrechwerts des menschlichen Auges auf die Kriimmung der vorderen Horn-
hautoberfléche zurtickzufiihren. Sie besitzt im Mittel einen Brechwert von 49 dpt [17]. Die
Hornhaut ist im Zentrum etwa 0,5 mm dick. Die hintere Hornhautoberfliche reduziert

den Brechwert der Hornhaut um etwa 6 dpt.

Wegen des geringen Anteils der Hornhautriickfliche am Gesamtbrechwert des Auges
wird der Hornhautbrechwert héufig lediglich basierend auf der Hornhautvorderflache
abgeschétzt [96]. Um dennoch den gleichen Gesamtbrechwert der Hornhaut zu erhalten,
wird von einem konstanten Verhéltnis zwischen den Kriimmungsradien der Vorder- und
Riickflache der Hornhaut ausgegangen und der Brechwert der Hornhaut wird mit einem
fiktiven Brechungsindex, dem Keratometerindex, anhand der Vorderflachenkriimmung

abgeschétzt. Der abgeschétzte Brechwert wird als Keratometerwert bezeichnet.

Die Hornhaut besitzt im Mittel eine positive sphérische Aberration: Licht nahe der
optischen Achse (paraxiales Licht) wird weniger stark gebrochen als peripher einfallendes

Licht [19]. Die junge natiirliche Linse gleicht einen Teil der sphérischen Aberration aus [7].
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Astigmatismus entsteht héufig, wenn die Kriimmung der Hornhautoberflache in einem
Meridian grofer ist als senkrecht dazu. Deswegen wird Astigmatismus haufig auch als
Hornhautverkriimmung bezeichnet. Weicht der Winkel zwischen den Meridianen der
starksten und der schwéichsten Hornhautkriimmung deutlich von 90° ab, liegt ein irre-
guldrer Astigmatismus vor. Durch Unregelméfigkeiten der Hornhaut entstehen weitere

Aberrationen.

Etwa 3mm hinter der Hornhaut befindet sich die Iris. Die Iris bestimmt die Grofe
der Pupille. Die Pupille wird mit zunehmender Beleuchtungsstéarke kleiner. Neben den
Aberrationen begrenzt Beugung an der Pupille das Auflésungsvermogen des Auges geméfs
dem Rayleigh-Kriterium. Bei einem Pupillendurchmesser von etwa 2 mm ergibt sich die
Winkelauflosung von 1,08 fiir eine Wellenlénge von 500 nm. (Ein 2mm groftes Objekt
kann damit auf 6 m Entfernung gerade noch erkannt werden.) Dies entspricht einem

Abstand von ~ 7pm auf der Retina.

Die natiirliche Linse tragt etwa 19 dpt zum Gesamtbrechwert des Auges bei [17]|. Das
Licht wird durch die Form der Linse und ihren Brechungsindex-Gradienten fokussiert.
Die junge Linse ermoglicht dem Auge verschiedene Objektentfernungen auf der Netzhaut
scharf abzubilden (Akkommodation). Dies geschieht durch Anderung der Linsengeometrie
mittels des Ziliarmuskels. Bei der Akkommodation kann der Brechwert der Linse um bis
zu 14 dpt erhoht werden [38].

Die natiirliche Linse wird im Laufe des menschlichen Lebens immer grofer [75]. Dabei
entstehen im Linsenkern neue Schichten. Wegen des fortschreitenden Wachstums bei
gleichzeitiger Dehydratisierung verhartet sich die Linse. Bei deutlicher Linsenverhartung
verliert die Linse ihr Akkommodationsvermogen, sodass nahe Objekte nicht mehr scharf

gestellt werden konnen. Dies wird Altersweitsichtigkeit oder Presbyopie genannt.

Durch den Brechwert der Hornhaut und der Linse entsteht ein invertiertes Bild auf der

Retina, etwa 24 mm hinter der Hornhaut.

2.1.2 Retina

Die Retina besitzt zwei Arten von Sehzellen, die das Licht in Nervenimpulse umwandeln:
Stabchen und Zapfen. Die Stadbchen sorgen fiir die Hell-Dunkel-Wahrnehmung bei geringer
Beleuchtungsstirke (< 5 x 1073 cd m~2) [38]. Dies wird als skotopisches Sehen bezeichnet.
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Die Zapfen sind fiir die Farb-Wahrnehmung verantwortlich. Unter Dammerungsbedingun-
gen (5 x 1073 cdm~2 < Beleuchtungsstirke < 10cd m™2) wird das Signal der Stibchen
mit dem Signal der Zapfen kombiniert. Dies wird als mesopisches Sehen bezeichnet. Beim
photopischen Sehen (Beleuchtungsstirke > 10 cd m™2) ist die Helligkeit ausreichend, damit
die Wahrnehmung vollstéindig durch die Zapfen erfolgen kann.

Der Bereich des schirfsten Sehens auf der Retina wird Makula genannt. Dort ist eine
besonders dichte Konzentration an Sehzellen. Im Zentrum der Makula befindet sich die
Fovea. In der Fovea sind beinahe ausschlieflich Zapfen. Im inneren Bereich der Fovea
reicht die Zapfen-Dichte bis zu 190 000 mm™~2 [38] (=~ 5pum? pro Zapfen). Durch eine
héhere Zapfen-Dichte konnte wegen der Beugungsbegrenzung und den Aberrationen keine

hoéhere Auflosung erzielt werden.

Die Zapfen sind wie lange konische Stdbchen geformt und leiten das Licht mittels Total-
reflektion bis zu den absorbierenden Rezeptoren am Ende der Zapfen [38]. Bei grofen
Auftreffwinkeln wird die Totalreflektion gestort und ein Teil des Lichts, das auf den Zap-
fen trifft, wird nicht mehr bis zum Rezeptor geleitet (Stiles-Crawford Effekt erster Art).
Dadurch tragen die Lichtstrahlen im &ufseren Bereich der Pupille weniger zur Wahrneh-
mung bei als im Pupillenzentrum. Aufgrund der Dispersion héngt die Farbempfindlichkeit
ebenfalls vom Auftreffwinkel der Lichtstrahlen ab (Stiles-Crawford Effekt zweiter Art).

2.1.3 Okulare Achsen

Die optische Achse ist die Achse der grofiten Symmetrie des Auges (Abbildung 2.2) und
geht ndherungsweise durch die Kriimmungsmittelpunkte der optischen Oberflachen des
Auges (Hornhaut, Linse) [85]. Das Auge stellt sich so ein, dass der Fixationspunkt auf
der Fovea abgebildet wird [75]. Da die Fovea nach aufen von der optischen Achse des
Auges versetzt ist, weichen Blickrichtung und optische Achse voneinander ab [133]. Darum

wurden neben der optischen Achse weitere okuldre Achsen definiert.

Die visuelle Achse geht vom Fixationspunkt zum vorderen Knotenpunkt des Auges und
geht anschlieffend weiter vom hinteren Knotenpunkt bis zur Stelle der Abbildung auf
der Retina. Die direkte Verbindung zwischen Fixationspunkt und Fovea (Gesichtsachse)
kann als Abschatzung der visuellen Achse genutzt werden, wenn die Knotenpunkte dicht

beieinander liegen.
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Hornhaut-Vertex

Abbildung 2.2: Okuldre Achsen des Auges (nicht mafstabsgetreu): Pupillen-Achse
(rot) und Videokeratometrie-Achse (blau) stehen senkrecht zur Hornhaut. Pupillen-Achse
und Sehachse (griin) gehen durch das Zentrum der Eingangspupille. Die visuelle Achse
(orange) geht vom Fixationspunkt durch die beiden Knotenpunkte und die Fixations-
achse (grau) verbindet Fixationspunkt und das Drehzentrum des Auges. Die optische
Achse (schwarz, gestrichelt) geht ndherungsweise durch die Kriimmungsmittelpunkte der
optischen Oberflachen.

Die Sehachse geht vom Fixationspunkt durch das Zentrum der Eingangspupille [75].
Die Eingangspupille stellt die durch die Hornhautbrechkraft vergrofserte Abbildung der
Pupille im Objektraum dar. Somit entspricht die Sehachse dem objektseitigen Verlauf

des zentralen Strahls des vom Fixationspunkt bis zur Fovea verlaufenden Lichtbiindels.

Die Pupillen-Achse geht durch das Zentrum der Eingangspupille und schneidet die vordere
Hornhautoberflache senkrecht [133]. Sie schneidet den Fixationspunkt in der Regel nicht.

Um eine bessere Vergleichbarkeit zwischen Hornhautmessungen zu erméglichen, wurde
die Videokeratometrie-Achse definiert [5]. Die Videokeratometrie-Achse verlauft entlang
des Vertex-Normals der vorderen Hornhautoberfldche. Dies ist die Referenzachse der in

dieser Arbeit verwendeten Hornhautmessung mit der Pentacam HR!.

Die Fixationsachse ist die Verbindungsachse zwischen Fixationspunkt und dem Drehzen-

trum des Auges [14].

! Auskunft von Joerg Iwanczuk, Produktmanager bei Oculus Optikgerdte GmbH, Wetzlar
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2.1.4 Untersuchung des Auges
2.1.4.1 Aberrometrie

Bei der Aberrometrie wird die Wellenfront rekonstruiert, die eine auf der Fovea platzierte
Punktlichtquelle vor dem Auge erzeugen wiirde [103|. Die optische Weglédngendifferenzen
(OPD) zwischen der rekonstruierten Wellenfront mit den Koordinaten (zwr,ywr,2wr)

und einer Kugel mit Radius RWF, deren Mittelpunkt im Objektpunkt (Zobj,Yobj,Zob;) liegt

WFE (xWFayWszWF) =

(2.1)
RV — \/(33WF - »”Uobj)2 + (ywr — yobj)2 + (2wr — Zobj)2

werden als Wellenfrontfehler oder Aberrationen bezeichnet. Die Wurzel aus dem mittleren

quadrierten (root mean square, RMS) Wellenfrontfehler ist

Eine haufig gewihlte Darstellung der Wellenfrontfehler ist diejenige der Zernike-Polynome.
Dabei wird der Wellenfrontfehler durch eine auf einer endlichen Anzahl an Zernike-
Polynom-Termen basierenden Oberflichenbeschreibung angenéhert. Die Koeffizienten der
jeweiligen Polynom-Terme enthalten wesentliche Informationen iiber Form der Aberratio-

nen und Abbildungsqualitdt des Auges.

2.1.4.2 Refraktion, Visus und Kontrastempfindlichkeit

Beim Refraktionieren wird der sphérische und zylindrische Fehler des Auges bestimmt.
Diese Fehler lassen sich durch eine Brille mit sphérischem bzw. zylindrischem Schliff
ausgleichen. Die Refraktion im sphérischen Aquivalent (spherical equivalent, SE) ist die
Summe der sphérischen Korrektur und der halben zylindrischen Korrektur (in dpt). Ein
subjektives Untersuchungsverfahren sieht vor, verschiedene Kombinationen aus Vorsatz-
linsen mit sphérischem und zylindrischem Schliff monokular auszutesten. Der Patient
muss geméf seines Seheindrucks eines etwa 6 m [49] entfernten Objektes beurteilen, bei
welcher dieser Kombinationen er am besten sieht. Die Auswahl der Vorsatzlinsen kann
durch vorheriges objektives Refraktionieren (z. B. mittels Autorefraktometer) deutlich

eingeschrankt werden.
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2.1 Aufbau des Auges

Ein Auge, das keine Brillenkorrektur benétigt, wird als emmetrop bezeichnet. Ein myopes
Auge benétigt eine sphérische Korrektur mit negativem Brechwert, ein hyperopes eine
sphérische Korrektur mit positivem Brechwert. Bei Astigmatismus kann der Seheindruck

durch eine Linse mit zylindrischem Schliff verbessert werden.

Die Sehscharfe unter photopischen Bedingungen wird durch den Visus charakterisiert.
Beim Test des Visus versucht der Patient die Orientierung einer Liicke in Abbildungen
von Landolt-Ringen (Kreisringe mit definierter Offnung) zu erkennen. Die Gréfke der
Landolt-Ringe wird so lange reduziert, bis der Patient weniger als % der Orientierungen
korrekt identifiziert [60]. Der Visus ergibt sich aus der Winkelgrofe w [38], unter der dann
die Liicke des Landolt-Ring erscheint, geméf

1/

Visus = —. 2.3
isus = — (2.3)

Ein normales Auge besitzt einen Visus von > 1. Der Visus mit Brillenkorrektur wird
bestkorrigierter Visus gennant. Der Visus ohne Brillenkorrektur wird als unkorrigierter
Visus bezeichnet. Wird der Visus mit beiden Augen gleichzeitig (binokular) bestimmt,
fallt er wegen der Binokularen Summation besser aus als aufgrund des monokularen Visus

zu erwarten ist [131].

Wiéhrend der Visus-Test bei maximalem Kontrast durchgefiihrt wird, wird beim Test der
Kontrastempfindlichkeit das Auflésungsvermogen als Funktion des Kontrasts untersucht.
Der Test der Kontrastempfindlichkeit gibt an, wie hoch der hell /dunkel-Kontrast sein muss,
um die Orientierung regelmafiger Teststrukturen gerade noch erkennen zu kénnen [17].
Dabei hiangt der notwendige Kontrast von der Periodizitat der Teststrukturen (z.B.

Rechteckgitter oder Sinusgitter) ab.

2.1.5 Pathologien
2.1.5.1 Keratokonus

Keratokonus bezeichnet eine progressive, asymmetrische Degeneration der Hornhaut, bei
der die Hornhaut diinner wird und sich konisch nach vorne wélbt [121]. Die Vorwolbung
der Hornhaut erzeugt Myopie, irreguldren Astigmatismus und weitere Aberrationen.

Dadurch wird die Sehqualitdt deutlich eingeschriankt. Wahrend ein guter Visus in frithen

11



2 Hintergrund

Stadien meist durch Brille oder Kontaktlinse (oder Intraokularlinse) wiederhergestellt
werden kann, ist bei weit fortgeschrittener Erkrankung eine Hornhauttransplantation die
derzeit einzige Losung. Bei einer Hornhauttransplantation besteht die Gefahr, dass das
Spendergewebe vom Koérper abgestoften wird und/oder sich der gewiinschte Gewinn an

Sehqualitét nicht (vollstdndig) einstellt.

Ein Keratokonus ldsst sich im Frithstadium kaum von Refraktionsfehlern (Myopie,
Astigmatismus) unterscheiden. Fiir die Diagnose kann die Hornhauttomographie genutzt
werden. Dabei werden verschiedene Hinweisfaktoren — wie eine starke Hornhautkriimmung,
geringe Hornhautdicke, ein irregularer Astigmatismus — zur Einschétzung des Kerato-
konusrisikos bzw. Keratokonusstadiums herangezogen [36]|. Die Hinweisfaktoren werden
basierend auf kiinstlicher Intelligenz (z. B. Expertensysteme, neuronale Netzwerke) zu
Keratokonusindizes kombiniert. In dieser Arbeit dient der TKC- (topographical keratoconus
classification) Index nach Amsler/Krumreich zur Einschidtzung des Schweregrads des

Keratokonus. Der TKC wird auf Basis der Hornhautvorderflichengeometrie bestimmt?.

Um das Fortschreiten der Krankheit zu unterbinden, wird Cross-Linking durchgefiihrt [48].
Dabei wird Riboflavin als Photosensibilisator in Kombination mit ultravioletter Strahlung
eingesetzt, um eine stirkere Vernetzung der Kollagenlamellen innerhalb der Hornhaut zu

induzieren und die Hornhautstabilitat zu erhohen.

2.1.5.2 Katarakt

Die auch als Grauer Star bekannte Katarakt duflert sich in einer Triibung der natiirlichen
Augenlinse [154]. Diese Triibung ist meist altersbedingt, kann aber auch durch ionisie-
rende Strahlung, Traumata, bestimmte Medikamente oder Stoffwechselerkrankungen
hervorgerufen sein. Eine Stoffwechselstorung in der Augenlinse sorgt dafiir, dass sich
dort Proteine einlagern und Licht streuen. Dabei verfarbt sich die Linse. Der Patient
leidet unter Symptomen wie reduzierter Visus, herabgesetzte Kontrastempfindlichkeit,
Farbabschwachungen und starker Sehverschlechterung unter mesopischen Bedingungen.
Das Fortschreiten der Erkrankung kann zum vollstdndigen Sehverlust fiihren und gilt als

Hauptursache fiir Erblindungen weltweit [149].

2Benutzerhandbuch, Pentacam HR
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2.2 Intraokularlinsen

Da die Katarakt irreversibel fortschreitet, besteht die einzige etablierte Behandlungsmog-
lichkeit in der operativen Entfernung der erkrankten Linse [149]. Der mit der Linsenent-
fernung einhergehende Verlust des Brechwerts der natiirlichen Linse muss ausgeglichen
werden, um den Visus wiederherzustellen. Dazu wird in der Regel eine kiinstliche Intra-
okularlinse (IOL) am Ort der natiirlichen Linse implantiert. Eine Auge mit IOL wird
als pseudophak bezeichnet. Behandlungsmoglichkeiten mit Medikamenten werden derzeit

untersucht.

Eine der haufigsten Komplikationen der Kataraktchirurgie ist die hintere Kapseltrii-
bung, der sogenannte Nachstar [154]. Der Nachstar wird ausgelost durch verbleibende
Linsenepithelzellen, die sich in der hinteren Linsenkapsel im optischen Bereich der IOL
ansiedeln. Er kann durch eine hintere Kapsulotomie behandelt werden, bei der die hintere

Linsenkapsel eroffnet wird.

2.2 Intraokularlinsen

IOL werden in der refraktiven Chirurgie und in der Kataraktchirurgie eingesetzt. In der
refraktiven Chirurgie werden 10OL zusétzlich zur natiirlichen Linse im Bereich vor der
Linse implantiert (phake IOL), um ausgepriagte Refraktionsfehler (Myopie, Hyperopie,
Astigmatismus) auszugleichen. Zum Ausgleich der Presbyopie wird in einigen Fallen ein
Linsenaustausch, wie bei der Kataraktoperation, durchgefiihrt und eine multifokale IOL

eingesetzt. Die meisten IOL werden bei der Kataraktoperation eingesetzt.

Bei der Kataraktbehandlung gibt es drei Moglichkeiten, die Katarakt zu entfernen. Die
natiirliche Linse kann im Ganzen mit oder ohne den Kapselsack entfernt werden. Bei
diesen beiden Methoden sind relativ grofse Einschnitte in die Hornhaut notwendig, um die
Katarakt aus dem Auge zu entfernen. Das erschwert die Wundheilung, destabilisiert die
Hornhaut und fiihrt zu hohen, chirurgisch induzierten Astigmatismus, sowie schlechter

Vorhersagbarkeit der postoperativen Refraktion.

Die dritte Moglichkeit ist die moderne Kleinschnitt-Technik. Dabei wird die Katarakt
innerhalb des Auges mit Ultraschall zerkleinert und anschliefend abgesaugt (Phako-
Emulsifikation). Dafiir ist lediglich eine Einschnittbreite von < 3 mm notwendig, die auch
ohne Néhte ausheilt. Die IOL miissen falt- oder rollbar sein, damit die etwa 6 mm breite
Optik durch den Hornhautschnitt passt. Spezielle Injektoren erleichtern das Einsetzen
der IOL nach Entfernung der Katarakt.
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2 Hintergrund
2.2.1 Eigenschaften von Intraokularlinsen

IOL bestehen aus zwei wesentlichen Komponenten: Die Optik bestimmt die optischen
Eigenschaften der IOL und die Haptik sorgt fiir den Halt am Implantationsort (Abbil-
dung 2.3). IOL lassen sich geméf Implantationsort, Optik-Form, Funktion, Material und
Haptik klassifizieren.

Abbildung 2.3: Vorderansicht einer
Intraokularlinse (IOL)*: Die IOL besteht
aus einem Optikbereich und der Haptik.
Die Haptik ist so ausgerichtet, dass die
IOL im Kapselsack im Uhrzeigersinn ge-
dreht werden kann.

13 mm

?Bearbeitete Grafik einer BIAP0O von 1stQ);
Original wurde iiber www.I0OLCon.org be-
reitgestellt.

Als Implantationsort kommen Vorderkammer, Sulkus (Haptik befindet sich hinter der
Iris aber vorm Kapselsack) und Kapselsack in Frage. Phake IOL werden entweder in
der Vorderkammer implantiert und an der Iris fixiert oder direkt im Sulkus positioniert.
Gleiches gilt fiir Add-On IOL, die zusétzlich zu einer im Kapselsack implantierten IOL
eingesetzt werden, um eine nachtrégliche Refraktionskorrektur zu erméglichen. Die meisten
IOL zur Kataraktversorgung (pseudophake IOL) werden an der Stelle der natiirlichen
Linse im Kapselsack implantiert. Wenn eine Implantation im Kapselsack nicht erfolgen

kann, wird auf sulkusfixierte IOL zuriickgegriffen.

Erste IOL besafen sphérische Optiken. Dies ist bei vielen IOL-Modellen weiterhin der Fall.
Atchison untersuchte das ideale Radienverhéltnis zwischen der IOL-Vorderfliche und der
IOL-Riickflache fiir die Abbildungsqualitdt mit im Kapselsack implantierter IOL [10-12].
Er schlussfolgerte, dass die ideale IOL-Form (einer IOL mit sphérischen Optiken) zwischen
einer konvex-planen IOL (konvexe Vorderseite) und einer equikonvexen IOL liegt. Schwach

brechende IOL und IOL mit negativem Brechwert werden als Meniskuslinsen gefertigt.
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2.2 Intraokularlinsen

Die Oberflache der TOL-Optik ldsst sich meist durch eine bikonische Gleichung [87]

beschreiben:

z2 y?

Z(zy) = be by —+ > i 2+ y7) . (2.4)
1+\/1—(1+Q$)§—(1+Qy),€—5 ; ( )

Dabei ist Z(z,y) die Oberflachenerhebung entlang der optischen Achse als Funktion der
kartesichen Koordinaten z,y. Wenn die Asphérizititen @), = @, = 0 und die Kriim-
mungsradien p, = p, entlang der x- und y-Richtung identisch sind und keine zusatzlichen
Polynom-Terme genutzt werden (p; = 0 fiir ¢ > 0), ist die IOL-Optik sphérisch. Wenn
sowohl Vorderseite als auch Riickseite der IOL eine spharische Optik besizten, wird sie
als sphérische IOL bezeichnet. Besitzt die IOL mindestens eine Optikoberfliche mit
Asphirizitdt @, # 0, @, # 0 und/oder zusétzlichen Polynom-Termen (p; # 0 fiir i > 0),
wird die IOL als asphérisch klassifiziert. Asphérische IOL sollen neben dem sphérischen
Refraktionsfehler die sphérische Aberration reduzieren. Wenn die senkrecht zueinander
stechenden Kriimmungsradien p, # p, sind, liegt eine torische IOL zur Astigmatismus-
Korrektur vor. Fiir die korrekte Orientierung der IOL im Auge wird die Zylinderachse

von torischen IOL durch Einkerbungen im Randbereich der Optik markiert.

Der Einsatz von sphérischen IOL zur Kataraktversorgung erhoht die sphérische Aberration
im pseudophaken Auge. Asphérische IOL werden anhand ihrer Aberrationskorrektur ein-
geordnet. Aberrationskorrigierende IOL besitzen negative sphéarische Aberration, die die
mittlere sphérische Aberration der Hornhaut ganz oder teilweise ausgleichen soll [73]. IOL,
die keine sphérische Aberration besitzen, werden als aberrationsfreie oder aberrationsneu-
trale IOL bezeichnet. Auch aberrationsneutrale IOL beeinflussen die sphéarische Aberration
im pseudophaken Auge leicht, wenn dessen optische Eigenschaften vom Berechnungsmodell
abweichen fiir das die IOL-Optik entwickelt wurde [30,73].

IOL werden aus hydrophilen oder hydrophoben Materialien gefertigt. Hydrophile IOL
weisen eine gute Biokompatibilitat auf, sind einfach in der Handhabung und besitzen je
nach Wassergehalt einen vergleichsweise niedrigen Brechungsindex [154]|. Hydrophobe
IOL zeichnen sich durch héhere Brechungsindizes und geringere Nachstar-Haufigkeiten
aus. Die ersten IOL waren hydrophobe IOL und wurden aus PMMA gefertigt. Dieses
Material ist nicht faltbar und eignet sich folglich nicht fiir die Kleinschnittchirurgie. Bei

der Kleinschnittchirurgie werden IOL aus Acryl-Polymeren oder Silikon verwendet.
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2 Hintergrund

Da ultraviolette Strahlung zu Schéden an der Makula fithren kann [23], sind die Materialien
mit einem UV-Absorber ausgestattet und blockieren Wellenldngen zwischen 200 nm
und 400 nm (Abbildung 2.4a). Kurzwelliges blaues Licht kénnte die Entstehung einer
altersbedingten Makuladegeneration moglicherweise begiinstigen. IOL mit Blaulichtfilter
erscheinen gelb und absorbieren bis in den blauen Spektral-Bereich. Die Materialien
werden je nach Hersteller durch unterschiedliche Verfahren (Spritzguss, Drehen, Frisen)
in Form gebracht [137]. Anschliefend werden sie in der Regel poliert und abschlieffend

sterilisiert.

Die Haptik sorgt fiir den Halt der IOL. Der Haptikdurchmesser richtet sich nach dem Im-
plantationsort. Sulkusfixierte IOL benétigen grofere Haptiken als IOL, die im Kapselsack
implantiert werden. Die Haptik soll Ausrichtungsfehler der IOL méglichst verhindern.
Dabei spielt die Rotation um die optische Achse nur bei nicht rotationssymetrischen
(torischen) IOL eine entscheidende Rolle. Bei einstiickigen IOL werden Haptik und Optik
aus dem gleichen Material gefertigt. Bei dreistiickigen IOL werden Haptik und Optik
der IOL unabhéngig voneinander gefertigt und anschliefsend zusammengesetzt. Dabei
kommen verschiedene Materialien zum Einsatz. Die vorherrschenden Haptik-Geometrien

sind C- oder L-férmige Haptiken und die Plattenhaptik mit zwei Enden.

2.2.1.1 Intraokularlinsen zur Presbyopiekorrektur

Damit Patienten nach der Kataraktoperation auf eine (Gleitsicht- oder Lese-) Brille
verzichten konnen, wurden verschiedene Konzepte entwickelt. Der einfachste Ansatz
besteht in einer Monovision. Dabei werden beide Augen auf unterschiedliche Distanzen
eingestellt [61]. Dies kann die Fusion der Bilder beider Augen und somit die Entfernungs-
einschétzung erschweren. Akkommodative IOL veréndern ihre Form und/oder Position
durch Einwirkung der Ziliarmuskeln [154]. Allerdings ist damit nur eine relativ geringe
Akkommodation méglich und eine erhohte Nachstar-Héaufigkeit wurde beobachtet. Eine
mit einer kleinen Apertur versehene IOL-Optik kann zu einer erhohten Tiefenschéarfe
fithren [31]. Eine erhohte Tiefenschérfe bedeutet, dass der Patient tiber einen erweiterten

Entfernungsbereich scharf sehen kann.

Der gingigste Ansatz zur Korrektur der Presbyopie besteht in der Verwendung von
multifokalen IOL. Sie kénnen im Kapselsack oder als Add-On IOL implantiert werden.
Multifokale IOL besitzen mehrere (zwei oder drei) Fokuspunkte gleichzeitig. Der Brechwert

16



2.2 Intraokularlinsen
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Abbildung 2.4: (a) Transmissionsspektrum einer klaren (rot) und einer gelben Introku-
larlinse (schwarz), (b) Oberfléche einer diffraktiven IOL mit dem konfokalen Laserscanning-
Mikroskop aufgenommen. Ein Hohenprofil ist in der Mitte eingeblendet.

des hinteren Fokuspunktes ist der Nennbrechwert der IOL. Die Differenz zwischen den
Brechwerten des vorderen und hinteren Fokuspunktes wird als Nahaddition bezeichnet.
Eine Nahaddition von < 4dpt ist iiblich. Mit multifokalen IOL werden verschiedene
Objektentfernungen gleichzeitig scharf auf die Retina abgebildet. Die gleichzeitig auftre-
tenden Bilder miissen durch die neuronale Verarbeitung korrekt zugeordnet werden, was zu
optischen Stérungen fiithren kann (z. B. Wahrnehmung von Lichthéfen unter mesopischen

und skotopischen Bedingungen).

Bei den multifokalen IOL wird zwischen refraktiven und diffraktiven IOL unterschieden.
Refraktive multifokale IOL besitzen verschiedene Zonen mit unterschiedlichem Brech-
wert [154]. Bei konzentrischen Zonen reguliert die Pupillenweite den Anteil des Lichts in
den tiberlagerten Abbildung und verursacht eine Pseudo-Akkommodation. Bei nicht rota-
tionssymmetrischen refraktiven Sektoren héangt eine optimale Lichtverteilung besonders

stark von einer guten Zentrierung der IOL beziiglich der Pupille ab.

Die Optik von diffraktiven multifokalen IOL &ndert die Phase des einfallenden Lichts so,

dass Interferenz zu hohen Intensititen in verschiedenen Fokuspunkten fithrt, wihrend die
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2 Hintergrund

Intensitéat auferhalb der Fokuspunkte minimiert wird [100]. Die IOL-Oberfliche besitzt
dann konzentrische Abstufungen (Abbildung 2.4b). Im Auge fiihrt dies zu einer von der

Pupillenweite unabhéngigen Intensitatsverteilung zwischen den einzelnen iiberlagerten
Abbildungen auf der Retina [154].

2.2.2 Intraokularlinsenberechnung zur Kataraktversorgung

Ziel der Kataraktoperation ist, die triibe Linse zu entfernen und den dadurch fehlenden
Brechwert adaquat zu ersetzen. Wenn sich dabei die Brillenstiarke wenig dndert, reduziert
sich das Sturzrisiko in den ersten Wochen nach der Operation [102]. Dies hidngt vermutlich
mit der neuronalen Anpassung an die neuen Abbildungsverhéltnisse zusammen. Der
Brechwert der IOL wird héufig so ausgewéhlt, dass der Patient postoperativ fiir die
Fernsicht keine Brille benétigt. Die gewiinschte postoperative Brillenstérke fiir die Fernsicht
wird als Zielrefraktion bezeichnet. Wiinscht sich der Patient Brillenfreiheit fiir die Fernsicht,
wird dennoch meist auf eine leichte Myopie (= —0,5dpt) gezielt, um eine postoperative
Hyperopie zu vermeiden. Ein postoperativ hyperoper Patient kann auf allen Entfernungen

nur mit Brille scharf sehen.

Die individuelle Auswahl des IOL-Brechwerts (P) berticksichtigt die Abmessungen des
jeweiligen Auges. Bei der Biometrie werden alle zur IOL-Berechnung notwendigen Mes-
sungen erfasst. Dazu gehoren Messung der Achsldnge (AL) und Keratometrie des Auges.
Die Keratometrie misst den Keratometerwert (K'). Hiufig werden auch weitere Parame-
ter, wie z. B. die prdoperative Vorderkammertiefe (anterior chamber depth, AC D) und
Linsendicke, mit erfasst. Basierend auf diesen Parametern und der Zielrefraktion Ref

wird der IOL-Brechwert ausgewéhlt.

Die IOL-Berechnung erfolgt meist in zwei Schritten. Im ersten Schritt wird die postoperati-
ve effektive Linsenposition (FLP) basierend auf der praoperativen Biometrie abgeschétzt.
Dafiir stehen verschiedene Formeln zur Verfiigung (z. B. SRK/T [114, 115], T2 [136],
Holladay 1 [58|, Hoffer Q [53,54], Haigis [43]). Im zweiten Schritt wird der IOL-Brechwert

basierend auf der ELP mit dem paraxialen Ansatz [43]

NEye NEye
P= — 2.5
AL - FLP —¢—— —FELP (25)

K+ 1—Ref-12mm
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2.3 Stand der Forschung

bestimmt. Einige Formelautoren verlangen leichte Modifikationen dieser Gleichung, wenn
ihre ELP-Abschétzung verwendet wird. Alternativ kommt Ray-Tracing zum FEinsatz.
Ausnahme von dieser zweischrittigen Vorgehensweise ist das empirische Verfahren des
Hill-RBF Calculator?, der den IOL-Brechwert mit Hilfe von kiinstlicher Intelligenz direkt

aus der Biometrie abschéatzt.

Die Abschétzung des Hornhautbrechwerts durch den Keratometerwert ist bei Horn-
héuten, die aufgrund einer Pathologie oder refraktiver Chirurgie ein ungewohnliches
Verhéltnis zwischen Vorderflachenkriimmung und Riickflachenkriimmung aufweisen, un-
genau. Hinzu kommt, dass einige Formeln die Keratometrie fiir die Abschétzung der
ELP benutzen. Bei deutlichen Abweichungen der Hornhautkriimmung von der normalen
Form (z.B. bei Keratokonus) oder bei modifizierter Hornhautvorderfliche durch einen
refraktiv-chirurgischen Eingriff wird die ELP-Vorhersage mit einigen der Vorhersagemo-

delle zusétzlich ungenauer.

2.3 Stand der Forschung

2.3.1 Axiale Position der Intraokularlinse

Die Vorhersage der postoperativen axialen Position der IOL im Auge basierend auf praope-
rativen Messungen ist entscheidend fiir die Auswahl des IOL-Brechwerts mit Gleichung 2.5.
Von den zahlreichen, empirischen Vorhersage-Modellen fiir die ELP sind einige neuere
Vorhersagemodelle nur gegen Lizenzgebiihr verfiighar und versprechen insbesondere bei
ungewohnlichen Hornhéuten eine zuverlédssigere Brechwertauswahl, auch wenn dies in
einer randomisierten Studie nicht belegt werden konnte [63]. Die Position der IOL im
Auge lésst sich derzeit nur durch empirische Abschétzungen vorhersagen. Es gibt keine
physiologisch /physikalisch begriindeten Beschreibungen des Heilungsprozesses und seiner
Auswirkungen auf die axiale IOL-Position unter der Beriicksichtigung unterschiedlicher
Haptik-Geometrien und Optik-Designs der IOL.

Um die Vorhersage der axialen IOL-Position zu verbessern, werden einige Parameter
der Vorhersage-Formeln angepasst. Die dafiir vorgesehenen Parameter werden als IOL-

Konstanten bezeichnet. Diese IOL-Konstanten werden anhand der refraktiven Ergebnisse

3www.rbfcalculator.com, 30. Mai 2018
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2 Hintergrund

einer Vielzahl von Operationen mit dem selben IOL-Modell so optimiert, dass der mittlere
Vorhersagefehler moglichst klein wird. Dadurch wird die Vorhersagegenauigkeit erhéht [6].
Folglich wird die Optimierung der IOL-Konstanten empfohlen [49]. Neben der Optimierung
der IOL-Konstanten kénnen sie speziell fiir einen Chirurgen, bestimmte Patientengruppen

und/oder Biometrie-Geréte angepasst (personalisiert) werden [22].

Wihrend die meisten Formeln eine IOL-Konstante besitzen, weist die Haigis-Formel [43]
drei IOL-Konstanten auf. Durch die héhere Anzahl an IOL-Konstanten lasst sich die
Haigis-Formel flexibel an verschiedene Patientengruppen und/oder IOL-Modelle anpassen.
Sie ist andererseits anfélliger gegeniiber Messfehlern. Die IOL-Konstanten der Haigis-
Formel werden meist durch Minimierung des mittleren quadratischen Vorhersagefehlers
der ELP optimiert [45].

Um die Einschréankungen der paraxialen Approximation (Gleichung 2.5) zu umgehen, wird
numerisches Ray-Tracing eingesetzt [110]. Die ELP ist im Allgemeinen nicht identisch
mit der tatsichlichen Position der IOL im Auge [94]. Deswegen nutzen numerische Ray-
Tracing-Verfahren héufig eigene Vorhersageformeln fiir die axiale Position der IOL [21,92,
98,137|. Mittels numerischem Ray-Tracing liefs sich der IOL-Brechwert asphérischer IOL
genauer vorhersagen als mit etablierten Formeln [55]. Durch die notwendigen zusitzlichen

Messungen ist die Methode allerdings anfélliger gegeniiber Messfehlern.

Um neben dem Einfluss der IOL auf die Refraktion des postoperativen Auges auch ihren
Einfluss auf Aberrationen hoherer Ordnung beurteilen zu kénnen, ist die Beschreibung
in der Ndherung einer diinnen IOL nicht ausreichend. Wenn Hersteller bereit sind, die
Design-Daten ihrer IOL zur Verfiigung zu stellen, lassen sich diese im numerischen Ray-
Tracing einbinden. Die Beziehung zwischen tatsdchlicher Optik dicker Linsen und dem
Aquivalent der diinnen Linse in paraxialer Niherung gemif Holladay und Maverick [57]
lasst sich moglicherweise nutzen, um die Position der IOL-Oberflachen basierend auf der
ELP vorherzusagen oder die ELP aus der Messung der tatséchlichen Position der IOL im

Auge zu bestimmen.

2.3.2 Hornhauttomographie

Fiir die Untersuchung der Hornhauttomographie stehen verschiedene Verfahren zur

Verfiigung. In vorliegender Arbeit wurden die Messungen des Scheimpflug-Systems
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2.3 Stand der Forschung

Pentacam HR (Oculus Optikgerdte GmbH, Wetzlar, Deutschland) genutzt (Ab-
schnitt 3.3.2). Der mittlere Brechwert der Hornhautvorderfliche wird mit diesem
System mit einer Wiederholbarkeit von 0,12 dpt bestimmt, wiahrend der Brechwert der
Hornhautriickfliche mit einer Wiederholbarkeit von 0,03 dpt gemessen wird [82].

Bei der Simulation der Abbildungseigenschaften des Auges im numerischen Ray-Tracing
wird an Stelle der paraxialen Brechwerte der Hornhautoberflichen ihre Oberflichengeo-
metrie bendtigt. Tim de Jong et al. haben die Wiederholbarkeit der Hornhautoberflichen-
messung bei Normalaugen untersucht, indem sie die Oberflache durch die Summe aus
gewichteten Zernike-Polynomen genéhert haben und die Standardabweichung (standard
deviation, SD) der Polynom-Koeffizienten (Zernike-Koeffizienten) angaben [25]. Sie waren
fiir die Polynomterme 4 < j < 8 (vgl. [91]) bei < 0,15 pm auf einem Hornhautdurchmesser
von 8 mm. Die Wiederholbarkeit der Oberflachenmessung wird durch Ausrichtungsfehler

zwischen den Messungen beeinflusst [15,124].

Damit die Hornhautmessungen im numerischen Ray-Tracing genutzt werden kénnen,
werden sie hdufig durch ein stetig differenzierbares mathematisches Oberflaichenmodell
genahert. Dabei wird zwischen globaler und lokaler Approximation unterschieden. Bei der
globalen Approximation werden alle Parameter des mathematischen Oberflichenmodells
von allen Messpunkten beeinflusst. Ein Beispiel hierfiir ist die Approximation mit Zernike-
Polynomen [80]. Sie gilt als besonders robust gegeniiber Messrauschen. Allerdings haben
Irregularitdten Einfluss auf die gesamte Oberfliche, sodass bestimmte Hornhautpathologi-
en nur durch einen sehr hohen Polynomgrad mit ausreichender Genauigkeit wiedergegeben
werden konnen. Bei Patienten mit Keratokonus oder Patienten nach einer perforierenden
Hornhauttransplantation war die Darstellung mit Zernike-Polynomen bis zum zehnten
Polynomgrad nicht ausreichend, um alle Oberflicheneigenschaften wiederzugeben, die das

Sehvermogen beeinflussten [138].

Mit der lokalen Approximation konnen stark irregulare Oberflachen zuverlassiger wie-
dergegeben werden. Dazu gehort beispielsweise die Darstellung der Hornhautoberflache
mit Splines [46], NURBS (non-uniform rational basis splines) [21| oder radialen Basis-
funktionen [80]. Im Vergleich zur globalen Approximation werden diese Fit-Verfahren
starker durch Messrauschen beeinflusst. Kombination einer lokalen Approximation mit
einem robusten Optimierungsansatz wie der iterativen Neugewichtung [151] kann die

lokale Approximation unabhéangiger vom Messrauschen machen.
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2 Hintergrund

2.3.3 Berechnung individualisierter Intraokularlinsen mit

numerischem Ray-Tracing

Unter Beriicksichtigung der gesamten optisch wirksamen Hornhauttomographie im nume-
rischen Ray-Tracing konnte der IOL-Brechwert bei Normalpatienten mit vergleichbarer
Genauigkeit wie mit etablierten Berechnungsformeln wie der SRK/T Formel [114, 115]
berechnet werden [84]. Durch die Beriicksichtigung der gesamten Hornhauttomographie
war der Vorhersagefehler des IOL-Brechwerts dabei unabhéngig von der Hornhautriick-
flache. Bei der Berechnung torischer IOL ist der Astigmatismus der Hornhautriickflache
nicht vernachléssigbar [113]. Mittels numerischem Ray-Tracing ldsst sich eine gute Vorher-
sage der Astigmatismus-Korrektur erreichen [56]. Neben der Korrektur des sphérischen
und zylindrischen Fehlers kann numerisches Ray-Tracing dazu verwendet werden, die
Asphirizitat der IOL auszuwéhlen [28].

Die meisten Studien stimmen darin iiberein, dass die Korrektur der sphérischen Aber-
ration durch asphéarische IOL unter mesopischen Bedingungen Vorteile gegeniiber dem
Einsatz von sphérischen IOL liefert [28,71|. Die unterschiedlichen Ergebnisse verschiede-
ner Studien kénnen mit den individuellen Unterschieden der Aberration der Hornhaut
zusammenhéngen, die durch ein IOL-Modell mit fester Asphérizitat nicht ausgeglichen

werden konnen.

Mit der individuellen Auswahl asphérischer IOL-Modelle basierend auf der Hornhaut-
tomographie lief sich die postoperative sphérische Aberration (Zernike-Koeffizient mit
j =11 ]91] bei 3mm Radius) bei 93,3% der Augen auf < +0,10 pm reduzieren [101]. Dies
wurde in einigen Studien ausgenutzt, um die moglichen Vorteile einer individualisierten

Aberrationskorrektur zu untersuchen.

In einer klinischen Studie erhielt die Kontrollgruppe eine aberrationsneutrale IOL [90]. Fiir
die andere Gruppe wurde eine von drei asphérischen IOL ausgewahlt, um eine postoperati-
ve sphérische Aberration von ~ 0,1 pm zu erreichen. Die Gruppe mit der individualisierten
[IOL-Auswahl erreichte dhnlichen Visus und erhéhte mesopische Kontrastempfindlichkeit
verglichen mit der Kontrollgruppe. Der gezielte Einsatz einer aberrationskorrigierenden
IOL und einer aberrationsneutralen IOL wurde mit der zufilligen Auswahl der aberrations-
neutralen oder aberrationskorrigierenden IOL verglichen [62]. Dabei wurde ebenfalls eine

hohere mesopische Kontrastempfindlichkeit bei gezielter IOL-Auswahl beobachtet. Die
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gezielte Auswahl von asphérischen IOL anhand der Hornhaut-Asphérizitat fiihrte zu einer
erhohten Kontrastempfindlichkeit verglichen mit der zufilligen Auswahl, insbesondere
wenn auf eine postoperative sphérische Aberration von 0,1 pm gezielt wurde [18|. Eine
andere Studie hingegen fand keine signifikanten Unterschiede zwischen der Kontrastemp-
findlichkeit von Augen mit einer aberrationsneutralen IOL und der gezielten Auswahl
aberrationskorrigierender IOL [2]. Die unterschiedlichen Resultate dieser Studien kénnen
mit neuronalen Faktoren und mit den weiteren Aberrationen der Hornhaut zusammen-
héngen. Der ideale Anteil der sphérischen Aberration der Hornhaut, der mit der IOL im
pseudophaken Auge korrigiert werden sollte, hiangt von den iibrigen Aberrationen der
Hornhaut ab [28,68,107,144].

Basierend auf individuellen Simulationsmodellen mit einer umfassenden Beschreibung
beider Hornhautoberflichen wurden IOL mit individuell passenden asphérischen Oberfla-
chen in numerischen Ray-Tracing-Simulationen bestimmt. Diese IOL wurden gefertigt
und in einer klinischen Studie eingesetzt [88]|. In der Studie wurden Visus, Kontrast-
empfindlichkeit und Tiefenschirfe bei Patienten mit der individuell gefertigten IOL und
einer aberrationsneutralen IOL verglichen. Dabei wurde mit der individuell gefertigten
IOL ein verbesserter Visus, sowie eine deutlich verbesserte photopische und mesopische

Kontrastempfindlichkeit bei gleichzeitig leicht verbesserter Tiefenschérfe erzielt.

Theoretische Betrachtungen haben gezeigt, dass Erhohung der sphérischen Aberration
einer IOL die Tiefenschérfe erhohen kann [111]. Andererseits haben Simulationen mittels
adaptiven Optiken gezeigt, dass die Korrektur der sphéarischen Aberrationen innerhalb ei-
nes Defokusbereichs von +1 dpt zu einer besseren visuellen Leistungsfahigkeit im Vergleich
zu sphérischen IOL fithren kann [106].

Neben Astigmatismus und sphérischer Aberration lassen sich vor allem die Koma-
Koeffizienten (Zernike-Koeffizienten mit j = 7 und j = 8 geméf [91]) der postoperativen
Aberrometrie zuverléssig vorhersagen und sind deswegen fiir eine Korrektur mit Hilfe
von IOL interessant [24]. Mittels numerischem Ray-Tracing lassen sich IOL-Geometrien
berechnen, die iiber eine blofse Korrektur von Defokus, Astigmatismus und sphérischer
Aberration hinausgehen. Mittels quadrischer IOL-Oberflachen wird z. B. eine weitgehende
Korrektur der Wellenfrontfehler des Auges moglich [70]. Mit einem dhnlichen Verfahren
liefs sich die IOL-Riickflache so anpassen, dass im Ray-Tracing-Modell eine vollsténdige

Aberrationskorrektur der monochromatischen Aberrationen erreicht wurde [152|. Indi-
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vidualisierte IOL kénnten insbesondere zur Aberrationskorrektur bei fortgeschrittenem

Keratokonus eingesetzt werden [121].

Mit einer individualisierten IOL-Vorderflache lasst sich ebenfalls eine vollstdndige
Aberrationskorrektur erzielen. Die Anzahl der notwendigen Rechenschritte erhoht sich
verglichen mit der Berechnung der IOL-Riickflache. Der Vorteil einer individualisierten
IOL-Vorderflache liegt darin, dass auf etablierte Riickflachen-Geometrien zuriickgegriffen
werden kann. Damit kann eine bewédhrte Grenzfliche im hinteren Bereich des Kapselsacks
genutzt werden. Die Form der hinteren IOL-Kante ist entscheidend, um Nachstar zu

verhindern [89].

Die Korrektur der monochromatischen Aberrationen bei Normalaugen fiihrt zu einer
theoretischen Verbesserung der monokularen, polychromatischen Abbildungsqualitéit von
der Grofenordnung 200% verglichen mit Standard-IOL unter optimalen Bedingungen [108].
Beim binokularen Sehen wird eine geringer ausfallende Verbesserung der Sehfahigkeit

erwartet, da die Aberrationskorrektur die binokulare Summation reduziert [131].

2.3.3.1 Qualitatskriterien zur Beurteilung der Abbildungsqualitat

Fiir den Visus spielt neben den Aberrationen des Auges auch die neuronale Signalverarbei-
tung eine entscheidende Rolle. Bei der Berechnung der bestgeeigneten individualisierten
[OL-Geometrie wird die IOL-Geometrie so angepasst, dass ein Qualitatskriterium mini-
mal wird. Verschiedene Qualitatskriterien sind bei Normalaugen und Keratokonusaugen
signifikant mit dem Visus korreliert [78,112], obwohl sie die Komplexitét des Sehens nicht
vollstandig erfassen. Die Wahl eines passenden Qualitéatskriteriums kann bei unvollstandi-

ger Aberrationskorrektur bedeutend sein.

Als ein besonders einfaches Kriterium wird héufig der RMS Wellenfrontfehler (Glei-
chung 2.2) [27,152] oder die root mean square (RMS) Spot-Grofe [121,142]| verwendet,
um aberrationskorrigierende IOL zu berechnen. Die RMS Spot-Grofe

RMS = | s 3 (= ()" + (0 — (0))° (2:6)

ist die Wurzel aus dem gemittelten quadratischen Abstand der Auftreffpunkte (Koordina-
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ten x;, y;) der Strahlen auf der Referenzebene zum Zentroid ((z), (y)) mit

NRay N Ray

@ = o ) = O e (27)

=1

Dabei ist NR®% ist die Anzahl der Strahlen, die in die Berechnung einflieRen. Als Referen-

zebene wird meist die Ebene der virtuellen Fovea genutzt.

Der Stiles-Crawford-Effekt [13] ldsst sich dabei durch eine Gewichtung der einzelnen
Strahlen im numerischen Ray-Tracing einbeziehen [27]. Die gewichtete RMS (wRMS)
Spot-Grofe

— \/ > (i - <x£,‘);f (v~ 0),)°] 2.9

ist die Wurzel aus dem gewichteten Mittelwert (Gewichte w;) des quadratischen Abstands
zwischen den Auftreffpunkten der Strahlen und dem Zentroid ((x), , (y),) mit

D> Wit > Wil
> Wi > Wi
Die wRMS Spot-Grofe wird in vorliegender Arbeit zur Verbesserung und Beurteilung der
Abbildungsqualitéit eingesetzt.

2.3.4 Ausrichtungsfehler von Intraokularlinsen im Auge

Nach der Implantation kénnen die IOL leicht verkippt und/oder dezentriert sein. Die
Dezentrierung und Verkippung lésst sich teilweise aus der Ausrichtung der natiirlichen
Linse vor der Operation abschétzen [52,66]. Hinzu kommt eine mogliche nachtrégliche

Dezentrierung, wenn sich ein Nachstar bildet [141].

Die Abbildungsqualitdt von aberrationskorrigierenden IOL sinkt durch Ausrichtungsfehler
deutlich, ist jedoch bei geringer Dezentrierung (< 0,3 mm) meist der Abbildungsqualitét
mit aberrationsneutralen IOL tiberlegen [3,29]. Individualisierte IOL zur Korrektur aller
monochromatischen Aberrationen konnten in Normalaugen auch bei geringer Dezen-
trierung (< 0,3mm) zu geringeren Aberrationen fiithren als IOL, die nur die sphérische
Aberration korrigieren [41,108,143]. Chromatische Aberration kann dafiir sorgen, dass

individualisierte aberrationskorrigierende IOL bei weiter Pupille auch bei Dezentrier-
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ung von bis zu 0,8 mm, Verkippung bis zu 10° oder Rotation bis zu 15° eine bessere
Abbildungsqualitét als sphérische IOL erzielen [108|.
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3 Berechnung individualisierter

Intraokularlinsen

3.1 Fragestellungen

Auf den bisher erfolgten Studien und Betrachtungen aufbauend werden hier offene
Forschungsfragen zur Berechnung individualisierter IOL zur Aberrationskorrektur pseudo-
phaker Augen adressiert. Dabei wird insbesondere der mogliche Vorteil individualisierter

IOL verglichen mit Standard-IOL fiir Normal- und Keratokonusaugen diskutiert.

Die Vorhersage der axialen Position der IOL wird durch Anpassung der IOL-Konstanten
der Haigis-Formel [43] anhand klinischer Daten optimiert. Zentrale Frage dazu ist:
e Wie lassen sich die IOL-Konstanten der Haigis-Formel moglichst zuverlassig, d.h.

moglichst robust gegentiber (statistischen) Messfehlern anpassen?

Anschliefsend wird die Messgenauigkeit der Hornhauttomographie und eine fiir das Ray-

Tracing geeignete mathematische Darstellung der Hornhaut vorgestellt.

e Wie grof sind die statistischen Messunsicherheiten bei der Vermessung der vorderen
und hinteren Hornhautoberflichenform?

e Wodurch wird die Messunsicherheit der Hornhautoberflache limitiert?

e Wie lassen sich Hornhéute von Normalaugen und Keratokonusaugen durch ein mathe-
matisches Oberflichenmodell beschreiben, das fiir numerisches Ray-Tracing genutzt
werden kann und dessen Approximationsfehler unterhalb der Messgenauigkeit der

Hornhauttomographie liegen?

Ray-Tracing-Modelle werden zur Simulation der individuellen pseudophaken Optik erstellt.
Die Berechnungen mittels numerischem Ray-Tracing werden mit den Ergebnissen von

paraxialen Berechnungen verglichen.
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e KoOnnen mit den hier entwickelten Ray-Tracing-Modellen fiir Normalaugen vergleichbare
Vorhersagen fiir den IOL-Brechwert erreicht werden wie mit der etablierten Haigis-
Formel [43]?

e Wie dndern sich die Blickrichtung und Refraktion im sphérischen Aquivalent bei

Dezentrierung oder Verkippung der IOL?

Der Hauptteil der Arbeit beschéftigt sich mit der Berechnung von individualisierten
Optik-Designs der vorderen IOL-Oberfliche zur Aberrationskorrektur bei Normalaugen
und Keratokonusaugen.

o Wie lasst sich die IOL-Vorderseite effektiv anpassen?

e Inwieweit kann durch ein angepasstes Oberflichen-Design der IOL-Vorderfliche die

Abnahme der Abbildungsqualitét bei IOL-Dezentrierung reduziert werden?

Die Limitationen fiir die mit Hilfe von individualisierten IOL erreichbare Abbildungsquali-

tét aufgrund von IOL-Ausrichtungsfehlern und den Auswirkungen von Messunsicherheiten

in den Ray-Tracing-Modellen werden im Anschluss diskutiert.

e Bleiben die Vorteile individualisierter IOL auch bei Ausrichtungsfehlern der IOL erhal-
ten?

e Welche Auswirkungen haben Messunsicherheit der Hornhaut, Messunsicherheit der
Brechungsindizes und die Abschitzung der Position der Fovea im Verhaltnis zur
Videokeratometrie-Achse auf die Berechnung individualisierter IOL?

e Profitieren Keratokonusaugen stéarker von individualisierten IOL als Normalaugen?

Die vollstandige Beantwortung der meisten dieser Forschungsfragen benotigt umfangrei-
che klinische Studien, die im Rahmen dieser Arbeit nicht erfolgen konnten. Numerische
Ray-Tracing-Simulationen geben Hinweise und machen deutlich, welche weiteren Un-
tersuchungen notwendig sind, bevor individualisierte IOL bei Patienten Einsatz finden

konnen.
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3.2 Einleitung

3.2.1 Axiale Position der Intraokularlinse

Die axiale Position der IOL bestimmt die SE (Abbildung 3.1). Sowohl klassische Formeln
als auch numerisches Ray-Tracing bendtigt eine Vorhersage der postoperativen axialen

Position der IOL anhand von préoperativen Messungen (Abschnitt 2.2.2).

Brillenstérke (dpt)

ELP (mm)

Abbildung 3.1: Abhéngigkeit der Brillenstérke von der axialen Position einer diinnen
Intraokularlinse (ELP) fiir ein Auge mit Keratometerwert K = 42,6 dpt, Achslinge
AL = 23,41 mm und IOL-Brechwert P = 21,5 dpt. Die Abschéatzung erfolgte mit linearer
(Gaufk-) Optik. Der grau hinterlegte Bereich gibt eine Anderung der Brillenstirke von
+1dpt wider.

Die statistische Messunsicherheit der Biometrie und der Refraktionierung, sowie Modell-
ungenauigkeiten der Berechnungsformeln verlangen eine Vielzahl an Daten, um optimierte
IOL-Konstanten mit vertretbarer statistische Berechnungsunsicherheit zu bestimmen.
Dabei sollte die ELP mit einer statistischen Unsicherheit < 0,1 mm bestimmt sein, damit
der Vorhersagefehler des IOL-Brechwerts durch die Keratometrie dominiert wird (vgl. [93]).
Wenn der Einfluss von Messfehlern auf die Optimierung oder Personalisierung der IOL-
Konstanten reduziert werden kann, verringert sich die Anzahl der fiir eine zuverlédssige

Optimierung notwendigen Daten.
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Alternative Ansétze fiir die Optimierung der IOL-Konstanten der Haigis-Formel [43]

werden vorgestellt, die darauf abzielen den Einfluss der Messunsicherheit zu reduzieren.

3.2.2 Hornhauttomographie

Wiéhrend die meisten Biometer die Hornhautform anhand des para-zentralen Radius der
Hornhaut charakterisieren, lasst sie sich mit verschiedenen modernen Diagnosegeréten

iiber den gesamten optisch relevanten Bereich vermessen.

Die Abbildungsqualitidt des Auges hédngt wesentlich von der Form der Hornhaut ab.
Um die Abbildungsqualitéit in Simulationen untersuchen zu kénnen, wird numerisches
Ray-Tracing eingesetzt. Beim numerischen Ray-Tracing miissen die Schnittpunkte der
einzelnen Strahlen mit den refraktiv wirksamen Fléchen bestimmt und das Brechungs-
gesetz anhand der Winkel zwischen Strahlen und Oberflichennormalen angewendet
werden. Um Auftreffwinkel und Schnittpunkte zwischen den einzelnen Messpunkten
der Hornhautoberflichen-Messung abschétzen zu kénnen, bietet sich eine Approximati-
on/Interpolation der Flache durch stetig differenzierbare Funktionen an. Die Darstellung
der Hornhaut kann als hinreichend genau angenommen werden, wenn die Abweichungen
zu den gemessenen Datenpunkten von der gleichen Gréfsenordnung oder kleiner als die

statistische Messunsicherheit der Hornhautmessung ist.

Die statistische Messunsicherheit der Hornhautform wird untersucht, um die Genauigkeit
der Hornhautapproximation beurteilen zu kénnen. Um auch Hornhédute mit Keratokonus
zuverlassig darstellen zu konnen, wurde eine lokale Spline-Darstellung der Hornhaut

implementiert und fiir das numerische Ray-Tracing getestet.

3.2.3 Ray-Tracing-Modelle der pseudophaken Optik

Die Darstellung der Hornhaut wurde mit der AL und der Positionierung der IOL zu
Ray-Tracing-Modellen fiir die Simulation der Optik des pseudophaken Auges mittels
numerischem Ray-Tracing kombiniert [129]. Mit den Ray-Tracing-Modellen kénnen IOL-
Brechwerte berechnet, die Auswirkungen von Ausrichtungsfehlern der IOL im Auge
untersucht und individualisierte IOL zur Korrektur der Hornhautaberrationen berechnet

werden.
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Bevor die Ray-Tracing-Modelle fiir die Berechnung von individualisierten IOL mit Freiform-
optik genutzt wurden, sollten sie sich bei der Betrachtung von Standard-IOL bewéhren.
Dazu wird die Vorhersage der notwendigen IOL-Brechwerte einer auf dem Markt verfiigha-
ren aberrationsneutralen IOL bei Normalaugen mittels Ray-Tracing-Modellen und geméf
Haigis-Formel [43] verglichen. Bei korrekter axialer Positionierung der IOL sollten die
IOL-Brechwerte geméifs Haigis-Formel und numerischem Ray-Tracing bei Normalaugen

im Mittel Gibereinstimmen.

Ausrichtungsfehler der IOL im pseudophaken Auge kénnen die erreichbare Abbildungs-
qualitét herabsetzen [29]. Aus diesem Grunde soll die foveale Abbildungsqualitéit im
Augenmodell mit zentrierter IOL und unter Einfluss von Ausrichtungsfehlern der IOL in
der Simulation tiberpriift werden. Dazu wurde ein iteratives Verfahren zur Berechnung des
Objektpunkts, der die beste Abbildung auf der virtuellen Fovea erzeugt, entwickelt und mit
einer aberrationsneutralen IOL getestet. Damit lasst sich zeigen, wie sich die Refraktion
im sphérischen Aquivalent durch Ausrichtungsfehler der IOL veréindert. Bei Ausrichtungs-
fehlern der IOL entsteht zudem ein prismatischer Effekt, der die Fixationsachse des Auges

beeinflusst.

3.2.4 Individualisierte Intraokularlinsen

Die Ray-Tracing-Modelle bieten durch eine realitdatsnahe Beschreibung der Hornhaut-
form zuséatzlich zur Auswahl der IOL-Brechwerte Moglichkeiten, Aberrationen hoéhe-
rer Ordnung mit verschiedenen IOL-Modellen in der Simulation zu untersuchen [27].
Ray-Tracing-Modelle werden im Folgenden genutzt, um die IOL fiir eine verbesserte

Aberrationskorrektur zu individualisieren.

Patienten ohne Hornhautpathologien sind meist mit sphérischen oder asphérischen IOL
sehr gut versorgt. Keratokonusaugen weisen in der Regel einen hohen irreguldren Horn-
hautastigmatismus auf, der sich mit asphérischen oder torischen IOL nicht vollstandig
korrigieren lasst. Patienten, die unter einem Keratokonus leiden, konnten von individuali-
sierten IOL-Optiken besonders stark profitieren [121].

Die Vorderflache der IOL wird so angepasst, dass alle Aberrationen der Hornhaut moglichst
vollstandig korrigiert werden. Eine solche Korrektur setzt voraus, dass die IOL im Auge

nicht von ihrer geplanten Position abweicht [143]. Je ausgeprégter die Individualisierung der
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3 Berechnung individualisierter Intraokularlinsen

IOL, desto anfélliger wird die Abbildungsqualitéit gegeniiber IOL-Ausrichtungsfehlern. Aus
diesem Grund wurde ein Optimierungsverfahren implementiert, das auf eine verbesserte

Abbildungsqualitdt bei moderaten Ausrichtungsfehlern der IOL abzielte.

Die numerischen Optimierungsverfahren zur Berechnung individualisierter IOL werden
vorgestellt und die Leistungsfiahigkeit der individualisierten IOL fiir Normalaugen und

Keratokonusaugen diskutiert.

3.2.5 Limitationen fiur individualisierte Intraokularlinsen

Die Berechnung der individualisierten IOL erfolgte stets unter perfekter IOL-Zentrierung
und/oder Beriicksichtigung von vier verschiedenen Dezentrierungsszenarien. Weitere IOL-
Ausrichtungsfehler sind moéglich. Diese unvermeidlichen Ausrichtungsfehler kénnen die
Abbildungsqualitit individualisierter IOL stérker beeinflussen als die Abbildungsqualitét
mit der Basis-IOL.

Eine simulierte klinische Studie wird vorgestellt, bei der die wRMS Spot-Grofe (Glei-
chung 2.8) fiir viele IOL-Ausrichtungsfehlerszenarien bei Normalaugen und Keratokonusau-
gen berechnet wurde. Ziel der Simulationen war zu zeigen, wie sehr die Ausrichtungsfehler

der IOL die Vorteile der individualisierten IOL reduzieren.

Neben den bislang unvermeidlichen Ausrichtungsfehlern limitieren Messunsicherheiten
die Genauigkeit der IOL-Berechnung. Dazu gehoren Fluktuationen der Hornhautform,
Messunsicherheit der Brechungsindizes und die Positionierung der virtuellen Fovea. Thr

Einfluss auf die individualisierten IOL wird im Anschluss diskutiert.
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3.3 Patientendaten, Material und Methode

3.3.1 Axiale Position der Intraokularlinse

Die Betrachtungen wurden anhand der ELP-Vorhersage nach Haigis [43|
ELP = ag + CLlACD + CLQAL (31)

durchgefiithrt. Aus den préaoperativen Messungen von AC'D, AL, K und der Vorgabe
der Zielrefraktion lésst sich mit ihr der IOL-Brechwert auswéhlen (Gleichung 2.5). Mit
den drei IOL-Konstanten (ag, a;, as) ldsst sich Gleichung 3.1 besonders flexibel an
verschiedene Patientengruppen, Biometer und IOL-Modelle anpassen. Im Gegenzug ist
eine entsprechend héhere Anzahl an Messungen fiir eine zuverldssige Optimierung der

IOL-Konstanten notwendig.

Die Untersuchungen wurden in Form einer retrospektiven Analyse durchgefiihrt. Die
Patientendaten wurden iiber die IOLCon-Plattform!® [132] von verschiedenen Operations-
zentren zur Verfiigung gestellt. Die Biometrie (ACD, AL, K) wurde entweder mit dem
IOLMaster 500 oder dem IOLMaster 700 (Carl Zeiss Meditec AG, Jena, Deutschland)

erhoben.

Der IOLMaster 500 und der IOLMaster 700 nutzen Interferometrie mit teilweise inkohéren-
ter elektromagnetischer Strahlung, um AL und AC'D des Auges zu bestimmen. Allerdings
misst [OLMaster 500 in der Zeitdoméne [37], wihrend IOLMaster 700 in der Frequenzdo-
méane misst [135]. Die Langenmessungen der Biometer sind so korrigiert, dass sie den Mess-
werten einer Ultraschallmessung entsprechen, sodass &ltere IOL-Berechnungsvorschriften
ihre Giltigkeit behalten [99]. Der Keratometerwert K ergibt sich aus dem mittleren
Kriimmungsradius (R) innerhalb des zentralen Hornhautdurchmessers von 4,6 mm [120]
und dem Index npaigis = 1.3315 geméf K = (1 — npaigis) <R)71. Beide Modelle des Bio-
meters messen vergleichbare Biometriewerte [135] und wurden bei der Analyse nicht

unterschieden.

Eine gewichtete Approximation wurde vorgeschlagen und mit einer Standardmethode
(Minimierung der RMS-Abweichung der ELP-Vorhersage [45]) zur Optimierung der IOL-

1www.iolcon.org
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Konstanten mit der Haigis-Formel [43] verglichen [127]. Dabei erfolgte die Gewichtung
gemal der statistischen Messunsicherheit der Messungen von ACD, AL, K und der
postoperativen SE. Die wesentliche Limitation dieser Studie liegt in der geringen Anzahl an
Daten. Aus diesem Grund wurde die Methode auf einen groferen Datensatz, bestehend aus
Daten der priaoperativen Biometrie, postoperativen Refraktion und der IOL-Brechwerte

der eingesetzten Hoya Vivinex IOL (Hoya Corp., Tokyo, Japan), angewendet (Tabelle 3.1).

Tabelle 3.1: Biometrie, Intraokularlinsen-Brechwert und postoperative Refraktion im
sphérischen Aquivalent fiir 500 Kataraktpatienten

ACD (mm) AL (mm) K (dpt) SE (dpt) P (dpt)

Mittelwert: 3,12 23,54 43,16 -0,28 21,47
Median: 3,13 23,46 43,11 -0,25 21,50
SD: 0,27 1,09 1,39 0,91 2,80
Minimum: 2,07 20,82 39,89 -4,25 7,00
Maximum: 4,06 29,43 46,92 2,25 30,00

ACD: Vorderkammertiefe, AL: Achslange, K: Keratometerwert,
SE: postoperative Refraktion im sphérischen Aquivalent, P: Intraokularlinsen-Brechwert,
SD: Standardabweichung

Die Unterschiede zwischen den beiden Verfahren wurden in einer Monte-Carlo-Analyse
mit 100000 Iterationen untersucht [127]. Zunédchst wurden die IOL-Konstanten anhand
der Standardmethode angepasst und alle Daten, bei denen die Abweichung der ELP von
der Abschéatzung nach Gleichung 3.1 > 1 mm waren, ausgeschlossen. Anschlieflend wurde
die AC'D so manipuliert, dass die IOL-Konstanten den IOL-Brechwert fiir jeden Patienten
exakt wiedergeben. Darauthin erfolgte die Monte-Carlo-Analyse, bei der die Daten mit
kiinstlichem Rauschen versehen und die IOL-Konstanten mit beiden Verfahren angepasst
wurden. Die Parameter des Rauschens und der Gewichtungen sind in [127]| beschrieben
(Parameter fiir IOLMaster). Als Ma# fiir den Erfolg diente die RMS-Abweichung zwischen
der nach Gleichung 3.1 mit den optimierten Konstanten berechneten ELP und der
tatséichlichen ELP. Die tatsdchliche ELP ergibt einen Vorhersagefehler der SE von 0dpt

bei den Daten ohne kiinstliches Rauschen (wegen der angepassten AC'D).

Eine weitere Moglichkeit den Einfluss von Messunsicherheit auf die Optimierung der
[OL-Konstanten zu verandern besteht darin ein alternatives Optimierungskriterium zu
wéhlen. Hierzu wurden mehrere Verfahren getestet [125,130]. Besonders interessant ist

dabei die Optimierung durch Reduktion der RMS-Abweichung zwischen SE und Ref
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und die Reduktion der RMS-Abweichung der E'L P-Vorhersage. Beide Verfahren wurden
anhand der Daten von zwei Linsen (Hoya Vivinex, HumanOptics Aspira-aA) getestet und
verglichen [125,130].

3.3.2 Hornhauttomographie

Die Hornhauttomographie wurde mit dem Scheimpflug-System Pentacam HR (Oculus
Optikgerate GmbH, Wetzlar, Deutschland) vermessen. Wahrend der Messung beleuchtet
die Pentacam HR die Hornhaut frontal mit einer blauen, spaltférmigen, rotierenden
Lichtquelle. Eine Kamera rotiert mit dem Lichtspalt mit und nimmt Bilder in Scheim-
pflugkonstellation auf. Im Rotationszentrum befindet sich ein Fixierlicht. Wahrend einer
Umdrehung werden 25 Scheimpflugbilder (Abbildung 3.2) aufgezeichnet. Der Bildkontrast
entsteht durch die Streuung des blauen Lichtes in der Hornhaut. Die Hornhautvorder-
fliche und Hornhautriickfliche werden anhand des Bildkontrasts durch die Software der
Pentacam HR segmentiert. Nur Messungen, bei denen die Software einen Qualitétsstatus

@S = OK angegeben hat, wurden verwendet.

Abbildung 3.2: Scheimpflug-Aufnahme mit dem Pentacam HR Hornhaut-Tomograph
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3.3.2.1 Statistische Messunsicherheit der Hornhautoberflaichen

Die Wiederholbarkeit der Hornhautmessung ist die SD zwischen wiederholt durchgefiihrten
Messungen der gleichen Hornhaut. Die Wiederholbarkeit wird bei der Pentacam HR durch
Ausrichtungsfehler limitiert [15,124,126,128|. Diese Ausrichtungsfehler kénnen in der
Oberflachenapproximation der Hornhaut beriicksichtigt werden und spielen dann fiir
die Approximationsgenauigkeit der Hornhaut keine Rolle. Die SD zwischen wiederholt
durchgefithrten Messungen, deren Ausrichtungsfehler korrigiert wurden (Abbildung 3.3),

wird im Folgenden als Messgenauigkeit bezeichnet.

Ausrichtungs-
fehler

Wiederholbarkeit
(a) (b)

Abbildung 3.3: (a) Die Wiederholbar-
keit gibt die iiblichen Differenzen zwi-
schen einer Messung (blau) und der per-
fekten Messung der Hornhautform (rot)
an. (b) Verschiedene Messungen sind
in der Regel gegeneinander verschoben
und/oder verdreht. (c) Werden diese
Ausrichtungsfehler korrigiert, reduzieren

M ess ge nau | g k e |t sich die Differenzen zwischen den Mes-

sungen.
(c)

Um die Messgenauigkeit und Wiederholbarkeit mit der Pentacam HR zu bestimmen,

wurde eine 228 Messungen umfassenden Studie an 34 Augen von Normalprobanden

36



3.3 Patientendaten, Material und Methode

durchgefiihrt? [126,128]. Dabei wurde Bild-Registrierung angewendet, um die Ausricht-
ungsfehler abzuschétzen und zu korrigieren. Hornhautvorderfiiche und Hornhautriickflache
wurden dabei unabhéngig voneinander betrachtet. Anschliefsend wurde die Messgenau-
igkeit bestimmt. Die Messgenauigkeit ist ein Maf fiir die erforderliche Genauigkeit der
Hornhautdarstellung und kann z. B. fiir einen gewichteten Fit der Hornhaut genutzt

werden.

3.3.2.2 Mathematische Beschreibung der Hornhautoberflache

Fiir die Beschreibung der Hornhautform wurde eine Darstellung iiber Zernike-Polynom-
Terme Z (,y) mit j < 11 [91] und Basis-Splines (BSplines) [104] vierten Grades gewahlt,
um die Messpunkte der inneren 10 mm der Vorder- und Riickfliche der Hornhaut zu

approximieren. Die Approximation erfolgte in zwei Schritten.

Im ersten Schritt wurde die Hornhautform durch Zernike-Polynome genéhert. Dabei

wurden die Zernike-Koeffizienten ¢; durch Minimierung von

o (P - S )
o Z St (i) (3:2)

7

bestimmt, wobei (z;,y;,7Z(x;,y;)) die Koordinaten des iten Messpunkts der Hornhautmes-

sung sind und sy (z;,y;) die zugehdrige Messgenauigkeit (Abschnitt 3.4.2) ist.

Im zweiten Schritt wurden die Residuen Res(z;,y;) durch BSplines vierten Grades approxi-
miert. Die BSpline Basis-Funktionen N;(z) und Ny (y) sind iiberall aufser in der Umgebung
der sogenannten Stiitzstellen C}; identisch Null. Sie bestimmen die lokale Form einer
BSpline-Oberflache. Die 25 x 25 Stiitzstellen wurden in regelméfigen Intervallen in z-
und y-Richtung angeordnet und haben

X' =(1-X Z st (Ti.ys) (RGS(%?J@') — Z Nl(l‘i)Nk(yz')Ck,z)

k.l

i

(3.3)

+ AZ (< axaay aay ) ZNZ T Nk(yz)cm)

)

2Ethik-Votum, Arztekammer des Saarlandes, Kenn-Nr. 125/17
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minimiert, wobei A ein kleiner Wert ist. Die mit \ gewichtete zweite Summe erlaubt eine
Interpolation von fehlenden Datenpunkten (mit Gewichtung s (7,y) = 0) und reduziert

die Kriimmung der BSpline-Oberfléche.

Der wRMS Fehler der Hornhautapproximation ist

> Sﬁl%ll (Zl - Zj CngPz - Zk,l NlZNliCk’,l) (3.4)
> sur ’ |
wobei die Schreibweise * den Ausdruck (z;,y;) ersetzt. Der wRMS Fehler diente der

Uberpriifung der Hornhautapproximation an zwolf Hornhautmessungen von Keratoko-

wRM ST =

nusaugen aus der Keratokonusdatenbank der Universitéts-Augenklinik in Homburg/Saar
(Abschnitt 3.3.4.3, Tabelle 3.3). Dabei wurden alle giiltigen Datenpunkte innerhalb eines
Radius von 5mm um den Hornhautapex betrachtet und mit dem wRMS Fehler einer
Approximation mit j < 28 [91] Zernike-Polynom-Termen verglichen. Die Hornhautappro-

ximation wurde als ausreichend angesehen, wenn der wRMS Fehler kleiner oder gleich

der Referenz />, - (3, Sﬁ?{i)_% war.

3.3.2.3 Numerisches Ray-Tracing

Fiir die optische Simulation mit numerischem Ray-Tracing wird das Licht durch eine

endliche Anzahl an Strahlen approximiert, die geméf dem Brechungsgesetz
nysin (o) = ng sin (ap) (3.5)

an den jeweiligen Grenzflachen gebrochen werden. Dabei stehen ny, nsy fiir den Brechungs-
index des ersten bzw. zweiten Mediums, wahrend oy, as den Winkel des Strahls zur

Oberflachennormalen vor bzw. hinter der Grenzflache darstellt.

Damit die optische Wirkung von irregularen Hornhduten mit numerischem Ray-Tracing
untersucht werden kann, ist eine dreidimensionale Berechnung notwendig [121]. Jeder
Strahl wird durch seinen Ausgangspunkt Zy und eine normierte Richtung ¢ (|9] = 1,0)

charakterisiert. Zwischen den Grenzflichen verlduft der Strahl gradlinig. Die Koordinate
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7R eines um die optische Weglinge nLE® propagierten Strahls ist
Y = 7, 4+ gLR, (3.6)

Der Schnittpunkt mit der néchsten Grenzflache kann iterativ bestimmt werden, indem
die Propagationslinge LR so lange angepasst wird, bis #8% einen hinreichend kleinen
Abstand zur Grenzflaiche aufweist. Im Anschluss kann Z; durch die entsprechenden

Grenzflachenkoordinaten ersetzt werden.

An der Grenzfliche wird der Strahl gebrochen, sodass sich seine Richtung ¢ &ndert. Die

dreidimenisonale Version des Brechungsgesetzes (Gleichung 3.5) lautet

ng
v =—=u+

ny ni

22 (7)) —\/ S Y ERTENIEN (3.7)

Dabei ist die Normale der Grenzflache durch

fj_ _ V(Z(I,y) — Z)
IV (Z(z,y) — 2)|

(3.8)

gegeben, wobei Z(x,y) die Hohe der Grenzfliche als Funktion der Koordinaten z,y ist. Die
Richtung ¢ des Strahls nach Brechung an der Grenzflache muss danach erneut normiert

werden, damit Gleichung 3.6 giiltig bleibt.

Die Implementierung des numerischen Ray-Tracings durch die BSpline-Oberflachendar-
stellung (Abschnitt 3.3.2.2) wurde mit einem einfachen Ray-Tracing-Modell bestehend
aus einer Grenzflache validiert (Abbildung 3.4). Die Grenzfliche wurde einmal durch
die Zernikekoeffizienten ¢; = 2mm, ¢4, = 4mm, ¢; = 50 pm bei einem Durchmesser von
10 mm definiert. Als alternative Darstellung wurde sie durch BSplines approximiert. Fiir

die Approximation wurde Gleichung 3.3 mit A = 0 und
Res(i,y:) = 121 (x3,y:) + eaZy (wiyi) + s 25 (24,y;)

minimiert. Vor der Oberfliche wurde der Brechungsindex n; = 1 gesetzt, hinter der
Grenzflache betrug er ny = 1,377. Strahlen wurden aus co Entfernung durch das ein-
fache Ray-Tracing-Modell mit einer Apertur von 4 mm Durchmesser propagiert. Die

Unterschiede zwischen den beiden Oberflichendarstellungen wurden mit Hilfe eines kom-
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merziellen Ray-tracing Programms® untersucht, wobei fiir die BSpline-Oberfliche eine

eigens entwickelte Routine genutzt wurde.

Abbildung 3.4: FEinfaches Ray-
Tracing-Modell zur Validierung des
Ray-Tracings  durch  die  BSpline-
Oberflaichenbeschreibung. Der  weifse
Bereich hat den Brechungsindex ny = 1,0,
der graue Bereich hat den Brechungs-
index ny = 1,377. Einige Strahlen sind
beispielhaft in blau angedeutet.

— b

3.3.3 Ray-Tracing-Modelle der pseudophaken Optik

Fiir insgesamt 50 Normalaugen wurden Ray-Tracing-Modelle zur Simulation der Aus-
wirkung von Ausrichtungsfehlern auf die Fixationsachse erstellt [129]. Die Messungen
stammen von Patienten, die in der Augenklinik des Rudolf-Virchow-Klinikums in Glauchau
eine Kataraktoperation erhalten haben oder Patienten, die an der Universitéts-Augenklinik
in Homburg/Saar eine multifokale IOL erhalten haben, entweder im Rahmen einer Ka-
taraktoperation oder eines Austauschs der natiirlichen Linse zur Presbyopiekorrektur.
Alle Patienten wiesen zum Zeitpunkt der Operation keinen Keratokonus auf (TKC = 0).
Die Ray-Tracing-Modelle basieren auf erfolgreicher Messung (QS = OK) der Horn-
hauttomographie mit Pentacam HR und Messung der ACD, AL und Keratometrie mit
IOLMaster 500 (Homburg) oder IOLMaster 700 (Glauchau).

Die Ray-Tracing-Modelle (Abbildung 3.5) wurden aus den jeweiligen Messdaten der Pati-
entenaugen wie in [129] beschrieben erstellt. Dabei wurden beide Hornhautoberflichen
durch Zernike-Polynom-Terme mit j < 22 [91| angenéhert. Dazu wurde Gleichung 3.2
innerhalb eines Hornhautdurchmessers von 8 mm minimiert. Die in [128] bestimmte Mess-
genauigkeit der Hornhauttomographie wurde fiir die Gewichtung genutzt. Der Abstand
zwischen vorderer und hinterer Hornhautgrenzfliche wurde am Hornhautapex gleich der

mit der Pentacam HR gemessenen Pachymetry(Apex) gesetzt.

30ptics Studio 15.5, Zemax LLC, Kirkland, Washington, USA
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Retina-Ebene

Individuelle Hornhaut

Abbildung 3.5: Schematische Darstel-
lung (Querschnitt, nicht mafsstabsge-
treu) des Ray-Tracing-Modells: Das Ray-
Tracing-Modell besteht aus individueller
Hornhautvorder- und Riickflache (grau),
IOL-Optik (gelb), Retinaebene (rot) und
fester Irisapertur (braun). Ein Strahlver-
lauf ist beispielhaft angedeutet (Pfeile).

Eine virtuelle Iris wurde im Abstand der préaoperativen ACD hinter dem Hornhautapex
platziert. Der Durchmesser der Pupille beeinflusst die Auswahl des IOL-Brechwerts wegen
der sphéarischen Aberration der Hornhaut. Fiir einen Pupillendurchmesser von 2 mm bis
3 mm wird eine gute Brechwert-Auswahl erwartet [97]. Dies entspricht etwa dem mittleren
Pupillendurchmesser bei Patienten nach einer Kataraktoperation von 2,55 mm unter
photopischen Bedingungen [64]. Der Pupillendurchmesser bezieht sich auf das virtuelle
Bild der Irisapertur, welches durch die Brechung an der Hornhaut entsteht. Deswegen

wurde ein leicht geringerer Irisaperturdurchmesser von 2,2 mm gewahlt.

Die Positionierung der IOL erfolgte geméfs Gleichung 3.1 mit durch Minimierung der
RMS-Abweichung der SE-Vorhersage optimierten [OL-Konstanten [130]. Da Gleichung 3.1
die Position einer diinnen IOL abschéitzt (ELP), musste die Positionsvorhersage fiir dicke
IOL angepasst werden. Dazu wurde die Korrektur der IOL-Position nach Holladay und
Maverick [57| genutzt. Aus dem IOL-Brechwert P, der Achsldnge AL, dem mittleren Ke-
ratometerwert K = 0,332/ (R) und dem Abstand zwischen erster und zweiter Hauptebene

der IOL (Th) kann die effektive Position bei emmetropem Auge geméf

Pos =

AL+ X \/(AL +X)* 1,336 (AL — X)

. : = — X AL (3.9)
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abgeschitzt werden, wobei X (K, Th) von K und Th geméifs

1
X(K,Th) = % +Th (3.10)

abhéngt.

Die Berechnung erfolgte in drei Schritten: Erst wurde die ELP mit Gleichung 3.1 abge-
schétzt und die zugehorigen Brechwert P mit Gleichung 2.5 berechnet. Basierend auf P
wurde die Korrektur APos(P,Th) = Pos(P,Th) — Pos(P,0) berechnet. Im letzten Schritt
wurde der Abstand zwischen dem vorderen Hornhautapex und der hinteren Hauptebene
der IOL auf ELPM* = ELP + APos(P,Th) gesetzt und um den mittleren Abstand
zwischen Hornhautapex und Hauptebene der Hornhaut (&~ 0,05 mm [75]) nach vorne

korrigiert.

Wiéhrend die klassischen IOL-Berechnungsformeln mit der AL der Ultraschallmessung
arbeiten, wird fiir die Ray-Tracing-Berechnung der Abstand zwischen Hornhaut und
Photorezeptorschicht benotigt. Dementsprechend wurde die Messungen des IOLMaster

gemafs
(ALIOLMaSterO,%?l + 1,3033 mm) 1,3549

1,3574
fiir die Ray-Tracing-Modelle umkalibriert [99]. Im Folgenden steht AL fiir ALOLMaster

wenn die Biometriewerte von Patientendaten dokumentiert werden und ansonsten fir

ALRayTracing — (3 1 1)

ALRayTracing

Die IOL ist ein aberrationsneutrales Modell (Aspira-aA, HumanOptics AG, Erlangen,
Deutschland). Die Daten des Optik-Designs waren fiir IOL-Brechwerte von 10 dpt bis
32dpt in 0,5dpt Schritten verfiighar. Die IOL wurde im Ray-Tracing-Modell in ihrer
Ausgangsposition leicht um ihren Mittelpunkt verkippt (1,65° horizontal, temporal und
2,15° vertikal nach oben). Die Winkel entsprechen den Mittelwerten {iber beide Augen,
wie sie an einer anderen asphérischen IOL gemessen wurden [83]. Der Objektpunkt wurde
6 m vor dem Hornhautapex platziert (auf der Videokeratometrie-Achse). Dies entspricht

der empfohlenen Entfernung fiir die Bestimmung der SE [49].

Fiir die Auswahl der passenden IOL-Brechwerte im Ray-Tracing-Modell wurde die wRMS
Spot-Grofe (Gleichung 2.8) fir IOL verschiedener Brechwerte berechnet. Dazu wurden

Strahlen vom Objektpunkt bis auf die Position der virtuellen Fovea verfolgt. Die virtuelle
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Fovea wurde um die Strecke AL entlang der Referenzachse der Hornhauttomographie hin-
ter den Hornhautapex gesetzt. Der Schnittpunkt mit jeder Modell-Oberflache (vordere und
hintere Hornhautobflache, IOL-Vorderseite, IOL-Riickseite) wurde mit 1 nm Genauigkeit
iterativ bestimmt.* An jeder Grenzfliche wurde das dreidimensionalen Brechungsgesetzt

(Gleichung 3.7) angewendet.

Die Auftreffpunkte der Strahlen auf der Ebene der virtuellen Fovea (senkrecht zur
Videokeratometrie-Achse) wurden zur Berechnung der wRMS Spot-Grofe (Gleichung 2.8)
genutzt. Dabei wurden die Strahlen geméfs ihrer Koordinaten (z;,y;) in der Hornhautebene
gewichtet um den Stiles-Crawford-Effekt (Abschnitt 2.1) in die Simulation einzubeziehen.
Die Gewichtungsfunktion geméafs [13] ist

w(x;,y;) = exp (—5 (i — f(s)c)2 + (v — yg0)2> (3.12)

2 98¢ = 0,2mm und 25¢ = 40,47 mm, wobei das

mit den Parametern § = 0,12mm™
Pluszeichen fiir rechte und das Minuszeichen fiir linke Augen gilt. Der IOL-Brechwert,
mit dem die geringste wRMS Spot-Grofe erzielt wurde, wurde fiir die Simulation mit
Ausrichtungsfehlern und den Vergleich zur IOL-Berechnung mit der Haigis-Formel [43]

herangezogen.

Ausrichtungsfehler der IOL wurden mit Hilfe von Koordinatentransformationen simuliert.
Bei lateral dezentrierter IOL wurden die Strahlen nach Transmission durch die Hornhaut
in entgegengesetzte Richtung verschoben und nach der Transmission durch die IOL wieder
zuriick in das Koordinatensystem der Hornhaut transformiert. Auf gleiche Weise konnten
auch Rotationen der IOL um beliebige Achsen realisiert werden: Die Strahlen wurden
mittels einer Rotations-Matrix ROT' in entgegengesetzter Richtung in das Koordinaten-
system der IOL rotiert. Nach der Transmission durch die IOL wurden die Strahlen mittels
der transponierten Rotations-Matrix ROT7T in das Koordinatensystem der Hornhaut

riicktransformiert. Das Rotationszentrum lag im Zentrum der IOL.

Der Objektpunkt, der auf der virtuellen Fovea abgebildet wird, liegt nicht immer auf
der Videokeratometrie-Achse. Darum wurde ein Verfahren entwickelt, das die Position
des Objektpunkts bestimmt (Algorithmus 3.1). Zunéchst erfolgte die Anpassung der
Objektentpunktfernung in z-Richtung, sodass die minimale wRMS Spot-Gréfse auf der
virtuellen Fovea-Ebene liegt. Die minimale wRMS Spot-Gréfse befindet sich an der Stelle

4Die in C++ implementierten Berechnungen nutzten die Armadillo library [118].
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// Anfangswerte setzen:

Obj Ob] Obj )
Tad = Yod =05 2 =6m;  (x)

// Koordinate x% und 33 des Objektpunkts anpassen:

), mit aktuellem Objektpunkt (291 yOPi 2OPi) berechnen;
wr \Y/w Jektp Y

Vey = L;

while ((x>2 + (y}i}) > e, do

w

2O = a0+ 1, (), 2O AL;

- Obj

YO = Yod + Ve (), 207 /AL;

// Position der minimalen wRMS Spot-GroRe AL’ mit aktuellem
Objektpunkt (x%3 43 203) berechnen, notwendige Bedingung fiir
Minimum von Gleichung 2.8:

dwRMSsth(ALO) i 0.
— =0 AL";

// Koordinate 2%J des Objektpunkts anpassen:
ALY, = ALY ~,=005; T, =a0%/0% T =yObi/ 00
while (AL — AL) > €. do
. -1
2O = Z%Ej + 7,288 (AL — ALO)] :

old _ < >Old = 00;

w w

AL0?

// Objektposition in x- und y- Richtung mit anpassen:
2O = T, z0bi;  4Obi = T ;Obi;

// Schrittweite 7, anpassen:

if sign (ALY, — AL) # sign (AL® — AL) then 7, reduzieren;
200 = 20bis ALY, = ALY,

end

(z),, (y), mit aktuellem Objektpunkt (z°,yO" 29P) berechnen;

// Ggf. Schrittweiten <,, anpassen:
if ()2 + (y)2 > (z) old? | <y>fuld2 then v, , reduzieren;

w w

Obj Obj old old
xoldJ = 0% 3/0101J = P <5U>w = <x>w; <y>w = <y>w3

end

Algorithmus 3.1 : Iterative Bestimmung des Objektpunkts, der minimale wRMS
Spot-Grofe auf der virtuellen Fovea bei (0,0,AL) erzeugt.
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2z = ALY, die die Bedingung

M ALY
dwR Sds;ot( ) L (3.13)

erfiillt. Mit Hilfe der Abbildungsgleichung ¢~ + b1 = f~! wurde die Schrittweite des

iterativen Verfahrens gewéhlt. Dabei wurde die Gegenstandsweite mit g ~ zﬁ}jj und die

Bildweite mit b ~ AL’ abgeschitzt. Die Brennweite f ist konstant. Anschliefend wurden
die Koordinaten des Objektpunktpunkts schrittweise so angepasst, dass der Zentroid
(Gleichung 2.9) auf die Position der virtuellen Fovea verschoben wurde. Die Schrittweite
war dabei proportional zur Entfernung des Zentroids von der virtuellen Fovea. Da sich
dabei die axiale Position der minimalen wRMS Spot-Grofse dndert, musste dies mehrfach
wiederholt werden bis die laterale Abweichung zur virtuellen Fovea €,, < 2pm und die
axiale Abweichung ¢, < 2nm betrug. Basierend auf den Koordinaten des Objektpunkts
liefs sich die Ausrichtung der Fixationsachse als Funktion von IOL-Ausrichtungsfehlern
abschétzen und mit den Ergebnissen der etablierten Berechnung mittels linearer Transfer-
Matrizen [44, 72] vergleichen [129].

3.3.4 Individualisierte Intraokularlinsen

Die Simulation und Optimierung von individualisierten IOL mittels numerischem Ray-
Tracing nutzte dhnliche Ray-Tracing-Modelle, wie die Simulationsstudie zu Ausrichtungs-
fehlern von Standard-IOL (Abschnitt 3.3.3) [129]. Die Betrachtung von Augen mit teils
fortgeschrittenem Keratokonus und der hohe Individualisierungsgrad der IOL machte eine
Anderung der Hornhaut- und Iris-Darstellung erforderlich (Abschnitt 3.4.2).

Um auch Hornhéute mit Keratokonus zuverlassig représentieren zu konnen, wurden die
zentralen 10 mm der Hornhautmessungen mit einer Kombination aus Zernike-Polynomen
und BSplines angenéhert (Abschnitt 3.3.2.2). Diese Darstellungsform wurde fiir Normal-

und Keratokonusaugen gewéhlt, damit die Ergebnisse vergleichbar sind.

Damit auch die Randbereiche der IOL in die Optimierung einfliefsen, wurde die virtuelle
Iris entfernt. Im pseudophaken Auge verdeckt die Iris je nach Beleuchtungsstirke einen
groferen oder kleineren Randbereich der IOL. Der Randbereich sollte bei der Optimierung
der IOL-Optik weniger bedeutend sein als das Zentrum der Optik. Dies wurde dadurch
erreicht, dass Strahlen zuséatzlich zur Stiles-Crawford-Gewichtung entsprechend der Ent-

fernung ihrer Auftreffpunkte auf der IOL-Vorderfliche vom Fléchenmittelpunkt gewichtet
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wurden. Innerhalb eines zentralen Durchmessers von 3 mm betrug die Gewichtung 1,0.
Dieser Durchmesser entspricht dem kleinen Aperturdurchmesser, der fiir Tests der op-
tischen Eigenschaften von IOL vorgeschrieben ist [59]. Die Gewichtung fiel als lineare
Funktion des Radius bis zum IOL-Rand auf 0,0 ab.

3.3.4.1 Intraokularlinsen-Berechnung

Die IOL-Berechnung erfolgte in vier aufeinander aufbauenden Stufen (Abbildung 3.6).
Die erste Stufe stellt die Auswahl einer aberrationsneutralen Standard-IOL® dar, die im
Folgenden als Basis-IOL bezeichnet wird. Darauf aufbauend werden die individualisierten
IOL berechnet. Auf der zweiten Stufe wurde eine individualisierte IOL berechnet, die
unter optimaler Positionierung die Abbildungsfehler des pseudophaken Auges beinahe
vollstéandig korrigiert, die sogenannte Spline-IOL. Auf der dritten Stufe erfolgte die
Berechnung einer individualisierten IOL, deren Vorderseite mit j < 22 Zernike-Polynom-
Termen [91] beschrieben werden kann, der Zernike-IOL. Auf der finalen Stufe wurde diese
fiir eine bessere Abbildungsqualitdt unter Dezentrierung modifiziert. Die IOL der finalen
Stufe wird als robuste IOL (rIOL) bezeichnet.

Die Basis-IOL wird, wie in Abschnitt 3.3.3 beschrieben, anhand der wRMS Spot-Grofe
(Gleichung 2.8) bei zentrierter IOL-Position ausgewéhlt. Die Basis-IOL besitzt eine
asphéarische Vorderfliche und eine sphérische Riickfliche. Fiir die Berechnung der indivi-
dualisierten IOL wurde die sphérische Riickflache beibehalten und die Vorderfliche geméafs

unterschiedlicher Kriterien optimiert.

Mit der Basis-IOL wurden die z, y Koordinaten des Objektpunkts iterativ angepasst, so-
dass sich das Zentroid (Gleichung 2.9) der wRMS Spot-Gréfe an der Position der virtuellen
Fovea bei (0,0,AL) befand. Dadurch sollte verhindert werden, dass die individualisierten

IOL einen starken prismatischen Effekt erzeugen miissen.

Die Berechnung der idealen IOL-Vorderflache fiir die Spline-IOL erfolgte durch Minimie-
rung der OPD (Abbildung 3.7) bei zentrierter IOL. Die Berechnungsstrategie aus [152]
zur Losung dieses inversen Problems wurde angepasst, um die Vorderfliche bei gegebener

Riickflache zu berechnen.

5 Aspira-aA, HumanOptics AG, Erlangen, Deutschland
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I0L-Master:
Achslédnge, Vorderkammertiefe

Patientendaten

Pentacam HR:

Hornhautform genghert: [Hornhautform, Hornhautdicke
11 Zernike Terme + BSpline

Simulation

. Positionierung einer Standard-10L mit der
Basis-IOL Haigis-Formel,

10L mit bester wRMS Spot-Grife

auswihlen
Randdicke vorgeben,
|0L-Riickflache beibehalten

Berechnung der I0L-Vorderfléche, bei der
SpllﬂE-lDL der Wellenfrontfehler = 0 ist,
Approximation der I0OL-Vorderflache durch
_ 22 Zermike Terme + BSpline
Zernike Terme der 10L-
Vorderflache = Optimierungsstartwerte
l Optimierung der I0L-Vorderflaiche,
. dargestellt durch 22 Zernike Terme, bzgl.
Zernike-IOL Der wRMS Spot-Gréfe bei optimal

positionierter 10L
Zernike Terme der 10L-
Vorderfliche = Optimierungsstartwerte

Minimierung von

MAXIMUM({wRMS Spot-GroBen)

riOL fiir 0,3 mm dezentrierte IOL in x oder y-
Richtung

Abbildung 3.6: Ubersicht iiber die vier Optimierungsstufen fiir die Berechnung der
individualisierten Intraokularlinsen
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Wellenfront

L
SR

Hornhaut-Vorderflache Hornhaut-Rickflache "
[}
Vorderkammer 1
! OPLy
]
1
J—C
Strahlvom OPL, A

Objektpunkt OPLacp ¥

OPLyy

A

I0L-Vorderflache I0L-Riickflache
(wird berechnet)

Abbildung 3.7: Berechnungsschema fiir die ideale Intraokularlinsen-(IOL)-Vorderfliache
(blau gestrichtelt) unter optimaler Zentrierung. Die Wellenfront innerhalb der IOL ist in
rot dargestellt. Die Punkte auf der Vorderfliche der idealen IOL ergeben sich aus den
Schnittpunkten der vom Objektpunkt ausgehenden Strahlen mit der innerhalb der IOL
vorwérts propagierten Wellenfront (rot gestrichtelt), wenn die optische Weglangendif-
ferenz zur Referenzweglinge (Gleichung 3.15) verschwindet. Ein Strahl ist beispielhaft
eingezeichnet (schwarze Pfeile).

OPLy: Optische Weglinge vom Objektpunkt zur Hornhautvorderflache,
OP Lyy: Optische Weglange durch die Hornhaut,

OPLacp = LAPnacp: Optische Weglidnge durch die Vorderkammer,
L%Y¥nior,: Optische Weglénge innerhalb der IOL

Zunéchst wurde die Wellenfront im Innern der IOL berechnet. Dazu wurden Strahlen im
numerischen Riickwérts-Ray-Tracing von der virtuellen Fovea durch die IOL-Riickflache
gerechnet und die Wellenfront mit j < 22 Zernike-Polynom-Termen [91]| angepasst. Das
Licht breitet sich senkrecht zur Wellenfront aus. Wie Wellenfront mit den Koordinaten

Ly ))T lasst sich geméaf

FWF — (WF yWF LWF (WE ) WE
FWE _ gWE | GWF(WF | WE) [ WE (3.14)
um die optische Weglinge LW njor, nach vorne propagieren, wobei &V (zWF yWF) die
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auf 1,0 normierten Normalen zur Wellenfront (Gleichung 3.8) sind.

Anschliefsend wurden die vom Objektpunkt ausgehenden Strahlen im Vorwérts-Ray-
Tracing durch die Hornhaut und die Vorderkammer propagiert. Der Schnittpunkt der
Strahlen mit der in Gleichung 3.14 gegebenen Wellenfront W bestimmt die optische

Weglangendifferenz
OPD = L nior, + L2Pnacp + OPLyy + OPLy — OP Ly (3.15)

und die Propagationsstrecke LAP des jeweiligen Strahls innerhalb der Vorderkammer.
Die optische Weglénge innerhalb der Hornhaut wurde als OPLyy bezeichnet, OP Ly
ist die optische Wegliange vom Objektpunkt zur Hornhaut und OP Lges eine fiir alle
Strahlen gleiche Referenzweglinge. Fiir jeden Strahl wurde iterativ ein L'WY (und somit
auch LACP) bestimmt, mit dem OPD = 0 gilt. Damit wurden die Koordinaten einer
vollstandig aberrationskorrigierenden IOL-Vorderflache durch die jeweiligen Schnittpunkte
der Strahlen mit der Wellenfront bestimmt. Gegebenenfalls musste O P Lyt angepasst
und die Berechnung wiederholt werden, um eine minimale IOL-Dicke zu erreichen, die
2pm bis 8 pm grofker als die Kantendicke der Basis-IOL ist. Die leicht erhdhte minimale

IOL-Dicke soll ausreichende mechanische Stabilitdt ermoglichen.

Dieses Verfahren liefert eine Reihe von diskreten Koordinatenpunkten, die fiir das numeri-
sche Ray-Tracing in eine Oberflichenbeschreibung iiberfiihrt werden mussten. Hier wurde
auf die bewédhrte Kombination aus Zernike-Polynomen und BSplines zuriickgegriffen:
Analog zur Beschreibung der Hornhautoberflichen (Abschnitt 3.3.2.2) wurden die Daten-
punkte zundchst mit j < 22 Zernike-Polynom-Termen [91] und die Residuen anschliefsend
durch BSplines vierten Grades angenédhert. Dabei wurde die mittlere quadratische Abwei-
chung zwischen den Koordinatenpunkten und der Oberflichenbeschreibung minimiert. Die

BSplines besafen gleichméfig verteilten Knotenpunkte (Abstand dx = dy = 0,375 mm).

Ziel der néchsten Optimierungsstufe war, die Anzahl der Freiheitsgrade fiir die IOL-
Vorderflache zu verringern und den Rechenaufwand fiir weitere Berechnungsschritte zu
reduzieren. Die Zernike-Koeffizienten aus der Berechnung der Spline-IOL dienten als

Ausgangspunkt fiir die Optimierung der IOL-Vorderflache. Die Oberflaiche wurde so
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3 Berechnung individualisierter Intraokularlinsen

angepasst, dass die wRMS Spot-Grofe an der virtuellen Fovea
Xoern = Z w; (27 +y7) . (3.16)

minimal wurde. Dabei sind z;, y; die Koordinaten des ¢ten Strahls auf der Retinaebene und
w; die zugehorige Gewichtung. Fiir die Losung des nichtlinearen Optimierungsproblems
wurde der Levenberg-Marquardt-Algorithmus® ausgewihlt. Um ausreichende Stabilitét zu
ermoglichen, wurde eine um 5 pm grofere minimale Randdicke der Zernike-IOL verglichen

mit der Basis-IOL verlangt.

Um die Abbildungsqualitdt bei IOL-Ausrichtungsfehlern zu verbessern, wurden IOL-
Dezentrierungen von £0,3 mm in x- und y-Richtung in die Optimierung einbezogen. Die

maximale wRMS Spot-Grofe (Gleichung 2.8) iiber alle Ausrichtungsfehlerszenarien
Xiobo = Max {wRMS;} (3.17)

sollte minimiert werden. Dabei bezeichnet wRM .S; die wRMS Spot-Grofse des iten Ausrich-
tungsfehlerszenarios. Bei der Berechnung der wRMS Spot-Grofe wurde der Objektpunkt
fir dezentrierte IOL angepasst (Abschnitt 3.3.3, Algorithmus 3.1).

Die rIOL wurde ausgehend von den Parametern der Zernike-IOL berechnet. An Stelle der

direkten Minimierung von Gleichung 3.17 wurde die Zielfunktion

X1 =Wo - wRMS;

centered

+ (1= Wo) x | Wi+ (Wa  wRMSZ, + (1 —Wa) - wRMSY) (3.18)

+ (1 —Wh)- (Ws-wRMS?, + (1 —Ws)-wRMS?) |,

W; € [0;1]

mit der Nebenbedingung, dass die minimale Randdicke der rIOL 5um grofer als die
Randdicke der Basis-IOL ist, minimiert. Dabei steht wRM Scenterea fir die wRMS Spot-
Grofe auf der Ebene der Fovea unter optimaler Positionierung, wRM Sy fiir die minimale
wRMS Spot-Gréfse bei 0,3 mm IOL-Dezentrierung in z-Richtung und wRM Sy, fiir

SFunktion aus der ALGLIB-Library: ALGLIB (www.alglib.net), Sergey Bochkanov

20


www.alglib.net

3.3 Patientendaten, Material und Methode

die minimale wRMS Spot-Grofe bei 0,3 mm IOL-Dezentrierung in y-Richtung (die
kleinste wRMS Spot-Grofe kann sich auch vor oder hinter der Retina befinden). Die

Gewichtungsfaktoren Wy 3 wurden so angepasst, dass Gleichung 3.17 minimiert wird.

Die Berechnung der Gewichtungsfaktoren (Algorithmus 3.2) basiert darauf, dass die wRMS
Spot-Groke wRM S; des iten Dezentrierungsszenarios am Minimum von yg,p,o DUr weiter
reduziert werden kann, wenn eine andere wRRM S;; grofser wird. Dementsprechend wurden
die jeweiligen Gewichtungsfaktoren so angepasst, dass die maximale wRMS Spot-Grofe
Xkobo €twa der nichstgroferen wRMS Spot-Grofe entsprach. Anschliefend wurden die
Objektpunkte fiir die dezentrierten IOL nochmals angepasst und der Minimierungsvorgang

so lange wiederholt bis die Objektdistanzen stabil waren.

Die toleranteste IOL-Form gegeniiber Dezentrierung ist beinahe konvex-plan (konvexe
Vorderseite) [12]|. Die Kriimmung der IOL-Vorderflache steigt mit dem hier beschriebenen
Verfahren an, die Brennweite der IOL verkiirzt sich und die Mittendicke der IOL wird
bei festgelegter Randdicke grofier. Eine zusétzliche Beschrankung der Mittendicke bei
der Optimierung sollte dies und die damit verbundene Myopie des pseudophaken Auges
verhindern. Die Mittendicke der rIOL durfte die Mittendicke der Zernike-IOL nicht

wesentlich (maximal 1 pm) iiberschreiten.

3.3.4.2 Uberpriifung der Intraokularlinsen

Der Erfolg der Optimierung wurde anhand der Spotdiagramme tiberpriift. Sie zeigen
die Auftreffpunkte der vom Objektpunkt ausgehenden Strahlen auf der Ebene der vir-
tuellen Fovea an. Dazu wurden die Objektpunkte bei dezentrierten IOL angepasst (Ab-
schnitt 3.3.3). Zusatzlich wurden die jeweiligen wRMS und RMS Spot-Grofen (Glei-
chung 2.6, Gleichung 2.8) bestimmt.

Eine unabhingige Uberpriifung erfolgte durch die Wellenfrontfehler (Gleichung 2.1).
Auf der virtuellen Fovea wurde eine Punktlichtquelle simuliert und die Wellenfront
vor der Hornhaut im Riickwirts-Ray-Tracing bestimmt. Der zugehdrige Objektpunkt
(Zobj,YobjrZobj) €rgibt sich aus dem Fit einer Kugelfliche an die Wellenfront. Zusétzli-
che Dezentrierungsszenarien wurden getestet: Az = Ay = 0,3mm/v2, Az = Ay =
—0,3mm/v2, Az = —Ay = 0,3mm/+/2 und —Az = Ay = 0,3mm/v/2. Als Kenngrofe
der Wellenfrontfehler wird der RMS Wellenfrontfehler genutzt (Gleichung 2.2).
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3 Berechnung individualisierter Intraokularlinsen

// Anfangswerte setzen:

WRM Secentered; WRM Sxi, wWRM S, 1, wRMS,_ berechnen (Gleichung 2.8);
Anfangswerte fiir Wy 3 setzen;

Anfangswert fiir Schrittgrofsen sq. 3 setzen;

while max (s;) > € do
Wed =Wo; WP =Wy Wl =Wy, Wl =g
wRM S°4 = WRM Scentered; wRMSQf = wRM Si+; wRMS;’lf = wRMS;y;

centered

Minimiere x3.,; (Gleichung 3.18);
Berechne wRM Scentered; WRM Sxs, WRM Sy ;

// Gewichtungsfaktoren IW; anpassen:

Wy = Wy — s¢ - sign (WRM Seenterea — max (wRMS;));

Wi =W — s; - sign (max (wRM Syy) — max (wWRM Sy ));
Wy = Wy — 89 - sign (WRM Sy, — wRMSx_);

W3 = Ws — s - sign (WRM Sy — wRMSy_);

// Randbedingungen beachten und Schrittgroffen anpassen:
for 0 <i=<3do
if W; > 1.0 then
‘ W; =1.0; s; reduzieren;
else
‘ if W; < 0.0 then W; =0.0; s; reduzieren;
end

end

// Alte Gewichtungsfaktoren beibehalten, wenn sie keine Rolle

spielen:
if W, =0 then
W= W W = WM Wy = W
else

if Wi =0 then W5 = W;ld;
if Wi =1 then Wy = Wfld;
end

// Schrittgrofen anpassen:
if max (wRM S;) < max (wRMSZ-"ld) then s _3 erhohen;
else s(. 3 reduzieren;

end

Algorithmus 3.2 : Anpassung der Gewichtungsfaktoren Wy 3 aus Gleichung 3.18.
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Die wRMS Spot-Grofe als Funktion der Objektdistanz gibt Aufschliisse iiber die Tiefen-
schérfe im pseudophaken Auge. Der Objektpunkt wurde fiir jede IOL verschoben und
die wRMS Spot-Grofe erneut berechnet. Die Verschiebung erfolgte entlang der Achse,
die den idealen Objektpunkt (fiir den die IOL berechnet wurde) und den Hornhautapex

verbindet.

Zuséatzlich wurde die Abhéngigkeit der wRMS Spot-Grofe von der Irisapertur betrachtet.
Dazu wurde in jedem Auge eine virtuelle Iris an der Stelle (0,0,ACD) platziert und die

wRMS Spot-Grofse fiir verschiedene Aperturdurchmesser bestimmt.

3.3.4.3 Patientendaten

Die Daten umfassen die erfolgreiche (QS = OK) Messung der Hornhauttomographie mit
Pentacam HR und Messung der ACD, AL mit IOLMaster 500 oder IOLMaster 700. Von
den Augen wurde gefordert, dass der Brechwert der Basis-IOL im Bereich der verfiigharen
IOL (10dpt < P < 32dpt) lag. Die Patientendaten wurden in eine Normalpatientengruppe
(Tabelle 3.2) und eine Keratokonuspatientengruppe (Tabelle 3.3) mit je sechs rechten und

sechs linke Augen eingeteilt. Dabei wurde ein Auge pro Patient bertiicksichtigt.

Tabelle 3.2: Patienten in der Normalpatientengruppe
Patienten-ID  Auge K1 (dpt) K2 (dpt) ACD (mm) AL (mm)

NP1 43,6 44,0 3,55 23,79
NP2 41,2 41,8 3,46 23,67
NP3 oD 42.4 43,1 3,38 24,63
NP4 43,8 44,2 3,31 22,67
NP5 43,6 43,9 3,35 22,72
NP6 43,7 44,3 2,69 23,24
NP7 41,6 41,8 3,78 23,60
NP8 45,8 46,3 3,30 23,03
NP9 09 41,8 42,6 3,01 23,81
NP10 45,2 46,4 3,61 22,85
NP11 41,9 42,2 2,84 23,30
NP12 43,0 43,8 3,30 23,35

OD: rechtes Auge, OS: linkes Auge, K1, K2: Keratometerwerte,
ACD: Vorderkammertiefe, AL: Achsldnge
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Tabelle 3.3: Patienten in der Keratokonuspatientengruppe

Patienten-ID  Auge K1 (dpt) K2 (dpt) ACD (mm) AL (mm) TKC
KCP1 44.9 485 3.4 9392 9
KCP2 43,4 45,5 3,61 25,40 3
KCP3 - 431 44,1 3,20 92,91 1
KCP4 47,2 48.1 3,77 24,09 3
KCP5 45,9 49,6 3,89 23,35 2
KCP6 43,1 50,1 3.91 924,01 P
KCP7 43,5 49,4 3,39 25,16 3
KCPS8 4277 46,4 3,47 23,50 2
KCP9 oS 41,1 436 2.93 93,23 1
KCP10 447 483 3,58 99.75 3.5
KCP11 414 435 3,24 93,67 P
KCP12 39,2 48,8 4,46 25,24 3

OD: rechtes Auge, OS: linkes Auge, K1, K2: Keratometerwerte,
ACD: Vorderkammertiefe, ~AL: Achslinge, TKC: Keratokonusindex

Die Normalaugen gehdren zu Patienten, die in der Augenklinik des Rudolf-Virchow-
Klinikums in Glauchau eine Kataraktoperation erhalten haben und zum Zeitpunkt
der Operation keinen Keratokonus hatten (TTKC' = 0). Die Daten der Keratokonus-
augen (I'KC > 1) sind der Keratokonusdatenbank der Universitidts-Augenklinik in
Homburg/Saar entnommen. Augen mit anderen Hornhautpathologien und Augen nach

refraktiver Chirurgie sind in beiden Gruppen ausgeschlossen.

3.3.5 Limitationen fur individualisierte Intraokularlinsen

Der Einfluss von IOL-Ausrichtungsfehlern und Messunsicherheit auf die Berechnung und
die Abbildungsqualitéit von individualisierten IOL wurde anhand der in Abschnitt 3.3.4
vorgestellten Ray-Tracing-Modelle untersucht.

3.3.5.1 Einfluss der Linsenposition

Um die Auswirkungen von IOL-Ausrichtungsfehlern auf die wRMS Spot-Grofe zu untersu-
chen, wurde eine Monte-Carlo-Analyse durchgefiihrt. Dieses Verfahren hat sich bereits bei

der Untersuchung von asphérischen und individualisierten IOL bewahrt [3,40,41|. Dabei
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wird die wRMS Spot-Grofe fiir eine hohe Anzahl zuféllig ausgewéhlter Ausrichtungsfeh-
lerszenarien berechnet und ausgewertet. Die Verteilung dieser Ausrichtungsfehlerszenarien
muss die klinische beobachtbaren I0L-Ausrichtungsfehler widerspiegeln, um klinisch rele-
vante Aussagen zu ermdglichen. Haufig wird eine Gaufsverteilung der Ausrichtungsfehler

angenommen [3,40,41].

In der Monte-Carlo-Analyse wurde der Einfluss von Irisdezentrierung und IOL-
Ausrichtungsfehlern untersucht. Um die Irisdezentrierung untersuchen zu konnen,
wurde die Gewichtung der Strahlen geméf der Entfernung ihrer Auftreffpunkte auf
der IOL-Vorderfliche vom Oberflichenmittelpunkt durch eine um ACD hinter dem

Hornhautapex platzierte Aperturblende mit 4,5 mm Durchmesser ersetzt.

Die Ausrichtung der Iris und der IOL wurde mittels auf Gaufsverteilung basierender
Pseudozufallszahlen ausgewihlt (Tabelle 3.4). Wahrend die Dezentrierung von IOL und
Iris, sowie die Rotation der IOL jeweils auf Gaufsverteilungen basierten, werden ihre Rich-
tungen als gleichméfig verteilt angenommen. Die z- und y- Komponenten (Az und Ay)

der Dezentrierung Ar ergeben sich gemaf
Ax = Arsin(ur), Ay = Ar cos(ur), (3.19)

wobei u € [0; 1] eine Pseudozufallszahl aus einer uniformen Verteilung ist. Die Pseudo-
zufallszahlen, die die IOL-Rotation bestimmen, waren weitestgehend unabhéngig von
denjenigen, die die IOL-Dezentrierung bestimmen. Dies hat den Nachteil, dass eine starke
IOL-Dezentrierung mit gleichzeitig starker IOL-Rotation sehr selten wird. Um diesen
unerwiinschten Nebeneffekt zu reduzieren wurde die Position des Rotationszentrums mit
Hilfe von Pseudozufallszahlen variiert. Die zugehorige Variationsbreite entspricht etwa

der Dicke der natiirlichen Linse.

Tabelle 3.4: Parameterverteilungen der Variationgrofsen der Monte-Carlo-Analyse

Grofse o  Literaturquelle
IOL-Dezentrierung 0,3 mm [29]
Axiale IOL-Verschiebung 0,3 mm [93,109]
IOL-Rotation um die z- und y-Achse 2,6° [29]
IOL-Rotation um die z-Achse 2° [42]
Axiale Position des Rotationszentrums 2,0 mm -
Irisdezentrierung 0,2mm [41]

o: Breite der Gaukverteilung, der Pseudozufallszahlen

95



3 Berechnung individualisierter Intraokularlinsen

Insgesamt wurden 500 Ausrichtungsfehlerszenarien fiir jedes der zwolf Normalaugen und
zwolf Keratokonusaugen simuliert (Patienten: Abschnitt 3.3.4.3). Fiir jedes Szenario
wurde der Objektpunkt bei jeder der vier IOL-Modelle (Basis-IOL, Spline-IOL, Zernike-
IOL, rIOL) angepasst (Abschnitt 3.3.3, Algorithmus 3.1) und die wRMS Spot-Grofe
(Gleichung 2.8) berechnet.

Die Genauigkeit der Berechnung der Schnittpunkte der einzelnen Strahlen mit der IOL-
Vorderfliche im numerischen Ray-Tracing wurde auf 1,5 nm fiir die Basis-IOL und 15nm
fiir die individualisierten IOL festgelegt. Dies entspricht der in der Fertigung erreichbaren
Oberfléchenrauheit fiir Standard-IOL (15 nm ohne Polieren und 1,5 nm mit Polieren) [146].
Eine Oberflichenrauheit von dieser Grofenordnung sollte fiir die Abbildungsqualitét eine

untergeordnete Rolle spielen [41] und wurde deswegen nicht simuliert.

Die Unterschiede der wRMS Spot-Grofken der einzelnen IOL-Modelle (Basis-IOL, Spline-
IOL, Zernike-IOL, rIOL) wurden im Anschluss mit dem Wilcoxon-Rangsummen-Test fiir
gepaarte Daten untersucht”. Die Signifikanzen der Korrelationen nach Pearson zwischen
den Modellparametern und den wRMS Spot-Grofen in einem linearen Modell wurden fiir
die jeweiligen IOL bestimmt. Das Signifikanzniveau wurde auf p < 0,05 festgelegt. Die
Modellparameter waren: IOL-Dezentrierung im Quadrat (Ar?), IOL-Verkippung im Qua-
drat (o + ), IOL-Rotation im Quadrat (a?), axiale Abweichung des Rotationszentrums
vom Mittelpunkt der IOL im Quadrat, axiale IOL-Verschiebung im Quadrat und Irisde-
zentrierung im Quadrat. Als Mafs fiir die Empfindlichkeit gegeniiber Dezentrierung wurde

die Differenz zwischen minimaler und mittlerer wRMS Spot-Gréfe pro Auge genutzt.

3.3.5.2 Messunsicherheit

Neben unvermeidlichen Ausrichtungsfehlern limitieren statistische und systematische
Messunsicherheiten der Modellparameter der Ray-Tracing-Modelle die Genauigkeit der
Berechnung individualisierter IOL. Insbesondere konnten natiirliche Fluktuation der Horn-
hautform, die Unsicherheit der Brechungsindizes und die Positionierung der virtuellen
Fovea eine Rolle spielen. Um die Auswirkungen dieser Einflussfaktoren zu untersuchen, wur-
den die IOL mit entsprechend abgeédnderten Ray-Tracing-Modellen, wie in Abschnitt 3.3.4

beschrieben, berechnet und anschliefsend verglichen.

"Die statistische Auswertung erfolgte mit IBM SPSS Statistics (IBM Corp., Armonk, New York, USA).
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3.3 Patientendaten, Material und Methode

Zur Analyse der Messunsicherheiten wurde die Anderung der jeweiligen IOL-Vorderflichen
der individualisierten IOL betrachtet. Dabei wurde bei jeder wiederholten Berechnung
mit gedinderten Parametern die gleiche Basis-IOL verlangt. So wurde verhindert, dass sich
Randdicke und Geometrie der IOL-Riickseite zwischen den Berechnungen unterscheiden.
Bei der Spline-IOL wurde die jeweils minimale Erhebung der IOL-Vorderfliche vor dem
Vergleich abgezogen, da die Spline-IOL leicht unterschiedliche Randdicken aufweisen

konnten.

Um die Folgen von Fluktuationen der Hornhautform auf die Berechnung individuali-
sierter IOL untersuchen zu koénnen, wurden die Hornhédute von zwei Probanden iiber
einen Zeitraum von zwei Jahren jeweils achtmal mit der Pentacam HR vermessen. Die
meisten Messungen erfolgten allerdings innerhalb von zwei Wochen. Der zeitliche Min-
destabstand zwischen zwei Messungen der selben Hornhaut betrug zwei Tage. Zusétzlich
wurden einmalig Biometriemessungen mit dem IOLMaster 500 erhoben (Tabelle 3.5).
Die jeweilige Hornhautmessung wurde mit der Biometriemessung im Ray-Tracing-Modell
zusammengefiihrt und die zugehorigen IOL wurden berechnet. Die Probanden waren

Normalprobanden ohne Sehstérungen aufser Myopie, Hyperopie oder Astigmatismus.

Tabelle 3.5: Biometrische Daten der Probandenaugen und zugehoriger Brechwert der
Basis-IOL

Proband Auge ACD (mm) AL (mm) R (mm) P (dpt) CCT (pm)

P1 0OS 3,76 24,80 8,08 19,5 462
OD 3,84 24,72 8,08 19,5 495
P2 OS 3,60 24,87 8,02 18,5 544
OD 3,66 25,43 8,09 18,0 552

OS: linkes Auge, OD: rechtes Auge, ACD: Vorderkammertiefe, ~AL: Achslange,
R: mittlerer Kriimmungsradius der Hornhautvorderfliche, = P: Brechwert der Basis-IOL,
CCT: zentrale Hornhautdicke

Die Brechungsindizes der Ray-Tracing-Modelle wurden dem Liou-Brennan-Augenmodell
[76] entnommen. Thre Messunsicherheit betrégt etwa s(nacp) = $(ngye) = £0,0006 und
s(nun) = £0.005 [93]. Die Brechungsindizes wurden jeweils um den entsprechenden
Betrag erhoht oder reduziert. Mit den angepassten Brechungsindizes wurden die IOL

anhand einer Hornhauttomographie fiir jedes der vier Normalaugen erneut berechnet. Um
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3 Berechnung individualisierter Intraokularlinsen

die Anderungen der IOL-Vorderfliche beurteilen zu kénnen, wird die mittlere maximale

Oberflachenénderung

S (ZIOL)n = <max {|ZIOL — ZI—BH ; |ZIOL — ZR{H}>4 Augen (320)

genutzt. Dabei steht Zjop, fiir die Erhebung der IOL-Vorderfliche an der Stelle x,y
und £n deutet an dass ein Brechungsindex (nup oder ngye = nacp) um die jeweilige
Messunsicherheit erhoht bzw. reduziert wurde. Die Abhéngigkeit der Brechungsindizes

von der Lichtwellenldnge (chromatische Aberration) wurde nicht beriicksichtigt.

Die virtuellen Fovea wurde in den Ray-Tracing-Modellen auf der Referenzachse der Horn-
hauttomographie im Abstand AL hinter dem Hornhautapex platziert. Die tatséchliche
Position der Fovea kann davon abweichen. Um den Einfluss der Positionierung der virtu-
ellen Fovea auf das Berechnungsergebnis zu betrachten, wurde diese um jeweils +1 mm in
x- oder y-Richtung verschoben. Die AL wurde entsprechend verkiirzt, sodass die Verschie-
bung der Fovea einer Rotation um den Hornhautapex entspricht. Anschliefend wurden
die IOL erneut berechnet. Die Auswirkung der unterschiedlichen Positionen der virtuellen
Fovea auf die IOL-Vorderfliche der individualisierten IOL wird analog zu Gleichung 3.20

anhand der mittleren maximalen Oberflachendnderung der vier Szenarien eingeordnet.

Die Variabilitidt der wRMS Spot-Grofse der Basis-IOL wegen Fluktuationen der Horn-
hautform, Messunsicherheit der Brechungsindizes und unbekannter idealer Position der
virtuelle Fovea wurde mit zentrierter Basis-IOL und um +0,3 mm in y-Richtung dezen-
trierter Basis-IOL betrachtet. Die Anderung der wRMS Spot-Grofke mit der Basis-IOL
im zentrierten Fall enthéalt den Einfluss der Objektpunktdistanz, wihrend die wRMS
Spot-Grofke der dezentrierten Basis-IOL mit angepasstem Objektpunkt berechnet wurde.
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3.4 Ergebnisse

3.4 Ergebnisse

3.4.1 Axiale Position der Intraokularlinse

Von urspriinglich 530 Datensétzen von Patienten, bei denen die Hoya Vivinex IOL implan-
tiert wurde, wurden 30 ausgeschlossen, da sie durch die mittels des Standardverfahrens
optimierten IOL-Konstanten nicht ausreichend reprasentiert wurden, sodass die aus den
Messdaten berechneten ELP von den ELP nach Gleichung 3.1 um mehr als 1 mm abwi-
chen. Die Monte-Carlo-Analyse der verbliebenen 500 Datensétze (Tabelle 3.1) ergab eine
leichte Verbesserung des mittleren RMS-Vorhersagefehlers der ELP unter Anwendung
der gewichteten Approximation verglichen mit dem Standardverfahren (Abbildung 3.8).
Dies dufserte sich ebenfalls in einer reduzierten Streuung der optimierten IOL-Konstanten
(Abbildung 3.9). Die Berechnung mit dem Verfahren der gewichteten Approximation

zeigte sich weniger beeinflusst durch das kiinstliche Gaufs-verteilte Rauschen.

Anteil der Gewichteten Approximationen,
die besser als das Standardverfahren abschneiden

[ IGewichtete Approximation
[ IStandardverfahren

12000 66

10000 *
655 . 4
y *s* 4?34*

<RMS-Fehler> = 15um 65 .

8000 ;
* &,
<RMS-Fehler> = 17um St T
*

(%)

6000
64.5

Eintrage/(1,8 m)

4000
64

2000 *  Der RMS-Fehler der gewichteten Approximation

ist bei 64,9% der Iterationen geringer.
63.5 %

0 1 2 3 4 0 2 4 6 8 10
RMS-Fehler(ELP) (m) «107° Iteration «10%

(a) (b)

Abbildung 3.8: (a) Die Verteilung der RMS-Fehler der ELP-Vorhersage nach 100 000
Iterationen der Monte-Carlo-Analyse zeigte mit der gewichteten Approximation (blau)
einen um 2 pm kleineren mittleren RMS-Fehler verglichen mit dem Standardverfahren
(rot). (b) Im Laufe der Iterationen stabilisierte sich der Anteil der Iterationen, bei denen
die gewichtete Approximation einen geringeren RMS-Vorhersagefehler der ELP verursacht
hatte als das Standardverfahren, bei etwa 65%.

Die IOL-Konstanten, die sich mit den beiden Optimierungsverfahren ergaben, unter-
scheiden sich nur unwesentlich (Abbildung 3.10). Dabei wurden die IOL-Konstanten der

Haigis-Formel [43] jeweils fiir den Gesamtdatensatz mit 530 Patientendaten berechnet.
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Als alternatives Verfahren, um die IOL-Konstanten anzupassen, wurde die mittlere
quadratische Abweichung in der Vorhersage der SE minimiert. Dabei wurde auf dem
optimierten Datensatz verglichen mit dem Standardverfahren eine erhéhte Anzahl von
Patienten mit einer Vorhersageabweichung der SE von < +0.,5 dpt und < +1,0 dpt erreicht,

was auf die direkte Optimierung dieser Zielgréfe zuriickzufithren ist [125].

Zur Einordnung der IOL-Konstanten wurde die 1o Fehlerellipsoide der statistischen
Messunsicherheit, wie in [130] beschrieben, genutzt (Abbildung 3.10). Die Ellipsoide
waren naherungsweise entlang der Ebene

ao + a1 (ACD) + ay (AL) = (ELP) (3.21)

orientiert [130]. Wahrend sich die IOL-Konstanten der verschiedenen Verfahren bei dieser
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®  Standardverfahren
® Gewichtete Approximation
& SE-optimiert

a, {mm)

Abbildung 3.10: Die IOL-Konstanten der Haigis-Formel wurden fiir 530 Datensétze
der Hoya Vivinex Intraokularlinse mit dem Standardverfahren (rot), der gewichteten
Approximation (schwarz) und durch Minimierung der RMS-Abweichung der Vorhersage
der postoperativen Refraktion im sphérischen Aquivalent (griin) optimiert. Die IOL-
Konstanten unterscheiden sich nur unwesentlich: Ihre 1o Fehler-Ellipsoide der statistischen
Messunsicherheit iiberschneiden sich.

Linse nur unwesentlich unterschieden haben, sind je nach Datenverteilung statistisch

unterschiedliche Optimierungsergebnissen moglich [130].

3.4.2 Hornhauttomographie

Die in azimutale Richtung gemittelte Messgenaugigkeit lag mit der Pentacam HR innerhalb
der inneren 8 mm Hornhautdurchmesser bei < 1,6 pm fiir die Hornhautvorderfliche und
< 7,4 pm fiir die Hornhautriickflache, die Wiederholbarkeit bei < 3,0 pm und < 10,6 pm
[126, 128].

Die Gewichtungsfaktoren fiir den Hornhautfit ergeben sich aus der reziproken Messgenau-
igkeit im Quadrat: WHHE-Fit — g2 Sje sind sowohl fiir die Hornhautvorderfléiche als auch
fir die Hornhautriickfldche im zentralen Bereich besonders grofs (Abbildung 3.11), sodass

dort bei Minimierung von Gleichung 3.2 eine besonders grofse Datentreue gefordert wird.
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3 Berechnung individualisierter Intraokularlinsen

Hornhautvorderfliche Hornhautriickflache

0.2 0.3
WHHEEFIL 2 wWHHFIL o2

(pm (pm
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Abbildung 3.11: (a) Die Gewichtungsfaktoren WHHFi fiir den Hornhautfit an die
Hornhautvorderseite und (b) an die Hornhautriickseite

Der RMS-Fehler der Approximation mit j < 22 Zernike-Polynom-Termen [91] war bei
allen 34 Augen kleiner als der RMS-Wert der Messgenauigkeit, sodass die Darstellung mit

J < 22 Zernike-Polynom-Termen fiir Normalaugen als ausreichend angesehen wurde [128].

Bei elf von zwolf der Keratokonusaugen war der wRMS Fehler einer Approximation der
Hornhautvorderfliche (wRM S™ | Gleichung 3.4) mit 28 Zernike-Polynom-Termen groRer
als die Referenz, die je nach Anzahl der giiltigen Messpunkte innerhalb der zentrale
10mm der Hornhaut 0,75 pum bis 0,81 pm betrug. Bei allen Augen waren > 84% der
Messpunkte der vorderen Hornhautoberfliche giiltig. Mit Hilfe der Kombination aus
Zernike-Polynomen und BSplines reduzierte sich der wRM S™! auf < 0,31 pm.

Fiir die Darstellung der Hornhautriickfliche war wRM S™H

mit 28 Zernike-Polynom-
Termen bei fiinf von zwolf Augen grofer als die Referenz. Die Referenz betrug 3,2 pm
bis 3,6 pm. Die Hornhautriickfliche konnte weniger zuverléssig gemessen werden als die
Vorderflache und der Anteil der giiltigen Messpunkte war etwas geringer (> 76,9%). Mit
Hilfe der Kombination aus Zernike-Polynomen und BSplines reduzierte sich wRM SHH

auf < 0,35 pm.
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Zur Verifikation der Implementierung des numerischen Ray-Tracings durch die BSpline-
Oberfliche wurde ein einfaches Ray-Tracing-Modell genutzt, dessen Oberfliche einmal
durch Zernike-Polynome und einmal durch eine reine BSpline-Approximation dargestellt
wurde (Abbildung 3.4). Sowohl fiir die Darstellung der Oberflache durch Zernike-Polynome
als auch fiir die Darstellung durch BSplines war der Fokuspunkt 14,025 mm hinter
dem Scheitel der Grenzflache im einfachen Ray-Tracing-Modell. Die RMS Spot-Grofsen
(Gleichung 2.6) und die Wellenfrontfehler (Gleichung 2.1) unterschieden sich jeweils um

< 1nm.

3.4.3 Ray-Tracing-Modelle der pseudophaken Optik

Im numerischen Ray-Tracing wurde fiir jedes der 50 Normalaugen der IOL-Brechwert aus-
gewahlt, der bei einer Objektpunktdistanz von 6 m die kleinste wRMS Spot-Grofke erzeugte.
Die Differenzen zwischen den so ermittelten IOL-Brechwerten und den IOL-Brechwerten
geméif der Haigis-Formel [43] mit einer Zielrefraktion von 0dpt (Emmetropie) betrugen
—0,16 dpt £ 0,56 dpt (Mittelwert £ SD) [129] (Bandbreite: —2,1 dpt bis 1,07 dpt, mittlere
absolute Differenz =~ 0,4 dpt) (Abbildung 3.12). Dabei war die absolute Brechwertdifferenz
bei 68% der Augen < 0,5dpt und bei 90% der Augen < 1dpt.

e
=

s
@

Abbildung 3.12: Die ausgewahl-
ten IOL-Brechwerte verglichen
mit den Brechwerten geméfs der
Haigis-Formel P(Haigis). Die Feh-
lerbalken deuten an, dass die IOL
in Schritten von 0,5 dpt verfiighar
sind. Die schwarze Gerade gibt
IOL-Brechwert = P(Haigis) an.
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3 Berechnung individualisierter Intraokularlinsen

Das Verfahren zur Anpassung des Objektpunkts war geeignet, um den Einfluss von
[IOL-Ausrichtungsfehlern auf die Fixationsachse des pseudophaken Auges und die SE in
den Ray-Tracing-Modellen zu untersuchen [129]. Eine Dezentrierung der asphérischen
IOL fiihrte zu einer Anderung der Fixationsachse bei gleichzeitiger Hyperopisierung des
Auges (Abbildung 3.13). Dezentrierung der IOL um 0,3 mm sorgte fiir eine Drehung
der Fixationsachse um —0°18,36" + 0°1,8 (Mittelwert £ SD) und eine Anderung der
SE von < 0,11dpt [129]. Verkippung der IOL resultierte in geringeren Anderungen der
Fixationsachse und einer Myopisierung des Auges. Eine Verkippung von 5° resultierte in
einer Drehung der Fixationsachse um —0°1,08" £ 0°0,12" (Mittelwert + SD) und eine
Anderung der SE von < 0,24 dpt [129].

zentrierte 10l _ = = = = — 7

-—
—
?__— -
+rl'-

nach unten dezentrierte IOL

—
——
-
p—

(a)

zentrierte 1Ql _ — .:_-_-_—__":_"—
T‘_ —— -

nach vorne verkippte 10L

(b)

Abbildung 3.13: Vereinfachte Darstellung (nicht mafsstabsgetreu) zur Verdeutlichung,
wie sich der Objektpunkt (grofses, oranges bzw. dunkelblaues Kreuz mit gelber Umrandung)
und die Fixationsachse (schwarz gestrichelt) bei Ausrichtungsfehlern der IOL &ndern.
(a) Bei Dezentrierung der IOL nach unten dreht sich die Fixationsachse ebenfalls nach
unten. Das Auge kann dies durch Drehung in entgegengesetzte Richtung (blauer, dicker
Pfeil) ausgleichen. Der Objektpunkt liegt etwas weiter in der Ferne. (b) Bei Verkippung
der IOL um die z-Achse nach vorne dreht sich die Fixationsachse nur leicht nach unten
und der Objektpunkt kommt ndher ans Auge.
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Der Unterschied zwischen der mittleren Anderung der Fixationsachse bei IOL-
Dezentrierung von 1 mm geméf der Ray-Tracing-Simulationen und in paraxialer Abschét-
zung mit Hilfe von (AL), mittlerem IOL-Brechwert, (K), (ACD) und der zugehorigen
ELP gemif Gleichung 3.1 betrug = 0°0’5,1”7 4 0°0’50,55” (2,5 x 107° 4 24,5 x 10~ rad,
Differenz der Mittelwerte 4+ SD/+/N) [129]. Der Drehwinkel der Fixationsachse oy

konnte bei Normalaugen durch

alAzxP
bP + ¢

tan(apix) & (3.22)
mit @ = 9,95 x 107°, b = 1,1 x 10®m und ¢ = 1,38 x 107% als Funktion der IOL-
Dezentrierung Ax abgeschétzt werden [129].

3.4.4 Individualisierte Intraokularlinsen

Die Ergebnisse von Normalauge NP11 (Tabelle 3.2) und Keratokonusauge KCP9 (Tabel-
le 3.3) werden zur Illustration der Vorgehensweise bei der Berechnung individualisierter
IOL detailliert aufgefiihrt. Diese beiden linken Augen wurden ausgewéhlt, weil fiir sie die
identische Basis-IOL ausgewéhlt wurden und so Unterschiede aufgrund der individuellen
Beschaffenheit der Augen besonders hervortreten. Im Anschluss werden die Ergebnisse

der Normalpatientengruppe und der Keratokonuspatientengruppe ausgewertet.

3.4.4.1 Berechnung individualisierter IOL fiir ein Normalauge und ein

Keratokonusauge

Die Hornhautvorderfliche von NP11 wurde mit einem wRMS Fehler von 0,24 pm und die
von KCP9 mit einem wRMS Fehler von 0,29 pm innerhalb eines zentralen Hornhautdurch-
messers von 10 mm approximiert. Fiir beide Augen waren > 86% der Messpunkte der
Hornhautvorderflache innerhalb dieses Bereichs giiltig. Die Hornhautriickfliche wurde mit
ahnlicher Genauigkeit approximiert, hatte allerdings einen geringeren Anteil an giiltigen

Messpunkten (78% fiir NP11 und 84% fiir KCP9).
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3 Berechnung individualisierter Intraokularlinsen

Fiir beide Augen wurde eine Basis-IOL mit 22,5 dpt ausgewéhlt. Die Position der IOL-
Vorderflache lag jeweils 4,4497 mm hinter dem Hornhautapex. Die zugehorigen Spot-
diagramme fiir NP11 (Abbildung 3.14) waren fiir alle Dezentrierungsszenarien weniger
ausgedehnt als fiir KCP9 (Abbildung 3.15) und die Wellenfrontfehler waren fiir alle De-
zentrierungsszenarien fiir NP11 (Abbildung 3.16) kleiner als fiir KCP9 (Abbildung 3.17).

Die Spotdiagramme wurden mit der angepassten Spline-IOL im Vergleich zur Basis-IOL
bei zentrierter und leicht dezentrierter IOL verbessert (Abbildung 3.18, Abbildung 3.19).
Beide Augen erreichten mit der zentrierten Spline-IOL eine dhnlich kleine wRMS Spot-
Grofe.

Die Spline-IOL korrigierte die Wellenfrontfehler unter idealer Positionierung beinahe
vollstéandig. Die Approximation der Referenzwellenfront war deutlich besser als 1 nm. Die
daraus bestimmten Koordinaten auf der Vorderfliche der IOL konnten mit einem RMS
Fehler von 0,12pm (NP11) bzw. 0,16 pm (KCP9) durch die Kombination aus Zernike-
Polynomen und BSplines approximiert werden. Bei der Berechnung der Wellenfront
bewirken die Approximationsfehler sgpiine der IOL-Vorderseite Wellenfrontfehler von
etwa (n1or, — NacD)Sspline- Da (nion, — nacp) < 1 ist, waren die RMS Wellenfrontfehler
fiir eine zentrierte Spline-IOL kleiner als die RMS Genauigkeit der Approximation der
IOL-Vorderflache (Abbildung 3.20, Abbildung 3.21).

Die Differenzen zwischen der Oberflache der Basis-IOL und der Spline-IOL waren fiir
NP11 deutlich kleiner als fiir KCP9 (Abbildung 3.22).

Die Zernike-IOL unterschieden sich leicht von den Spline-IOL (Abbildung 3.23). Die
Oberflache wurde in beiden Féllen vor allem durch die Zernike-Koeffizienten j < 11 [91]
charakterisiert (Abbildung 3.24). Der Defokus-Koeffizient (j = 4) war dabei deutlich
grofser als die anderen Koeffizienten. Er bestimmt primér die Brennweite der Zernike-10L.
Die Zernike-IOL von KCP9 hatte vor allem erhéhte Astigmatismus-Koeffizienten (j = 5,
j = 6) verglichen mit der Zernike-IOL von NP11. Die Differenzen der wRMS Spot-Grofen
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und Wellenfrontfehlern zwischen den Ergebnissen mit der Zernike-IOL (Abbildung 3.25,
Abbildung 3.26, Abbildung 3.27, Abbildung 3.28) und der Spline-IOL (Abbildung 3.18,
Abbildung 3.19, Abbildung 3.20, Abbildung 3.21) waren deutlich geringer als zwischen
den Ergebnissen der Zernike-IOL und der Basis-IOL (Abbildung 3.14 und Abbildung 3.15,
Abbildung 3.16 und Abbildung 3.17).

Die maximale wRMS Spot-Gréfse fiir dezentrierte IOL wurde durch die Berechnung der
rIOL reduziert (Abbildung 3.29, Abbildung 3.30). Dabei wurde fiir NP11 eine Reduktion
von 0,7 pm und fiir KCP9 eine Reduktion von 1,4 pm erzielt. Fiir beide Augen wurde eine
Differenz von < 0,02 pm zwischen der wRMS Spot-Grofe des Dezentrierungsszenarios mit
der groften wRMS Spot-Grofse und des gegeniiberliegenden Szenarios erreicht, welches
die zweitgrofste wRMS Spot-Grofse mit der rIOL aufwies.

Fiir die Berechnung der rIOL wurden vier Dezentrierungsszenarien betrachtet. Die Verbes-
serung innerhalb dieser Szenarien fiithrte auch zu einer Verbesserung der Wellenfrontfehler
in weiteren Szenarien. Der maximale RMS Wellenfrontfehler wurde fiir NP11 von 0,623 pm
auf 0,592 pm reduziert (vgl. Abbildung 3.27 und Abbildung 3.31). Allerdings stieg der
maximale RMS Wellenfrontfehler fiir KCP9 von 0,803 pm auf 0,839 pm an (vgl. Abbil-
dung 3.28 und Abbildung 3.32).

Obwohl fiir beide Augen die maximale wRMS Spot-Grofe der Zernike-IOL bei Dezen-
trierung der IOL nach oben vorlag, wurden die verschiedenen Zernike-Koeffizienten in
unterschiedlichem Mafse bei der Berechnung der rIOL angepasst (Abbildung 3.33). Der
Zernike-Defokus (j = 4 [91]) wurde fiir beide Augen erhoht. Dies fithrte wahrscheinlich zu
leicht myopen Augen, wobei die Refraktionsénderung < 0,2 dpt betrug (Abbildung 3.34).
Eine starkere Myopisierung konnte durch die Begrenzung der zentralen Linsendicke ver-
hindert werden. Die stiarkere Reduktion der maximalen wRMS Spot-Grofe fiir KCP9

verglichen mit NP11 ging mit einer grokeren Anderung der IOL-Form einher.
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Abbildung 3.14: Spotdiagramme fiir die Basis-IOL fiir das Normalauge NP11. Das
Spotdiagramm fiir die zentrierte Basis-IOL ist in der Mitte zu sehen, X+ bezeichnet
die Spotdiagramme fiir eine um +0,3 mm in z-Richtung dezentrierte IOL und Y+ die
Spotdiagramme fiir eine um 0,3 mm in y-Richtung dezentrierte IOL. Die RMS Spot-
Grofsen und wRMS Spot-Grofe sind zusétzlich in den Grafiken angegeben.
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Abbildung 3.15: Spotdiagramme fiir die Basis-IOL fiir das Keratokonusauge KCP9
(analog zu Abbildung 3.14)
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Abbildung 3.16: Wellenfrontfehler (Farbskala in pm) mit der Basis-IOL fiir das Normal-
auge NP11. Die Wellenfrontfehler fiir die zentrierte Basis-IOL sind in der Mitte zu sehen,
X+ bezeichnet die Wellenfrontfehler fiir eine um +0,3 mm in z-Richtung dezentrierte
IOL, Y+ die Wellenfrontfehler fiir eine um £0,3 mm in y-Richtung dezentrierte IOL und
X 4 Y+ die Wellenfrontfehler fiir eine um jeweils 0,3 mm/v/2 in 2- und y-Richtung
dezentrierte IOL. Unter den jeweiligen Grafiken sind die RMS Wellenfrontfehler (RMS)
und der maximale optische Wegldngenunterschied (peak-to-valley: P2V) angegeben.

70



3.4 Ergebnisse
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Abbildung 3.17: Wellenfrontfehler (Farbskala in pm) mit der Basis-IOL fiir das Kerato-
konusauge KCP9 (analog zu Abbildung 3.16)

71



3 Berechnung individualisierter Intraokularlinsen

Y+
100
50
E
s 0
-
=560
RMS=18:m
wWRMS=12.5um
-100
=100 =50 ) 50 100
X (pem)
X- Zentrierte 10L X+
100 100 100
50 50 50
B - B “ B &
o0 z o0 . z 0
- - -
50 -50 =50
RMS=16.m RMS=3pm RMS=15um
WRMS=10.4um wRMS=2.5m WRMS=10.2m
=100 -100 =100
=100 =50 ) 50 100 =100 -50 ) 50 100 =100 -50 ) 50 100
X (pem) X (pem) X (pem)
Y-
100
50
E
0
-
=50
RMS=17um
wRMS=12.4m
-100

-100 -50 ] 80 100
X (;r I’T‘l]

Abbildung 3.18: Spotdiagramme fiir die Spline-IOL fiir das Normalauge NP11
(analog zu Abbildung 3.14)
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Abbildung 3.19: Spotdiagramme fiir die Spline-IOL fiir das Keratokonusauge KCP9

(analog zu Abbildung 3.14)
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Abbildung 3.20: Wellenfrontfehler (Farbskala in pm) mit der Spline-IOL fiir das Nor-
malauge NP11 (analog zu Abbildung 3.16)
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Abbildung 3.21: Wellenfrontfehler (Farbskala in pm) mit der Spline-IOL fiir das Kera-
tokonusauge KCP9 (analog zu Abbildung 3.16)
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Abbildung 3.22: (a) Differenz zwischen der IOL-Vorderseite der Spline-IOL und der
Basis-IOL (in pm) fiir Normalauge (NP11) und (b) Keratokonusauge (KCP9). Die
jeweilige mittlere Differenz wurde bei beiden Grafiken abgezogen. Zusétzlich sind die
RMS Differenzen zwischen Basis-IOL und Spline-IOL (RMS) angegeben.
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Abbildung 3.23: (a) Differenz zwischen der IOL-Vorderfliache der Spline-IOL und der
Zernike-IOL (in pm) fiir Normalauge NP11 und (b) Keratokonusauge KCP9. Zusétzlich
sind Mittelwert (Mean) und Standardabweichung der Differenzen (RMS) angegeben.
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Abbildung 3.24: (a) Zernike-Koeffizienten (geméf [91]), die die Vorderfliche der Zernike-
IOL fiir Normalauge NP11 und (b) Keratokonusauge KCP9 beschreiben. Der Koeffizient
mit j = 1 (Piston) ist ausgeblendet.
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Abbildung 3.25: Spotdiagramme fiir die Zernike-IOL fiir das Normalauge NP11
(analog zu Abbildung 3.14)
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Abbildung 3.26: Spotdiagramme fiir die Zernike-IOL fiir das Keratokonusauge KCP9
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Abbildung 3.27: Wellenfrontfehler (Farbskala in pm)
Normalauge NP11 (analog zu Abbildung 3.16)
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Abbildung 3.28: Wellenfrontfehler (Farbskala in pm) mit der Zernike-IOL fiir das
Keratokonusauge KCP9 (analog zu Abbildung 3.16)
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Abbildung 3.29: Spotdiagramme fiir die rIOL fiir das Normalauge NP11

(analog zu Abbildung 3.14)
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Abbildung 3.30: Spotdiagramme fiir die rIOL fiir das Keratokonusauge KCP9
(analog zu Abbildung 3.14)
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Abbildung 3.31: Wellenfrontfehler (Farbskala in pm) mit der rIOL fiir das Normalauge

NP11 (analog zu Abbildung 3.16)
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Abbildung 3.32: Wellenfrontfehler (Farbskala in pm) mit der rIOL fiir das Keratoko-
nusauge KCP9 (analog zu Abbildung 3.16)
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3 Berechnung individualisierter Intraokularlinsen
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Abbildung 3.33: (a) Differenz der Zernike-Koeffizienten (geméf [91]), die die Vorderfla-
che der Zernike-IOL und rIOL fiir Normalauge NP11 und (b) Keratokonusauge KCP9
beschreiben (rIOL — Zernike-IOL).
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Abbildung 3.34: (a) Die wRMS Spot-Grofe bei unterschiedlichen Objektpunktentfer-
nungen fiir die verschiedenen Optimierungsstufen der IOL fiir Normalauge NP11 und
(b) Keratokonusauge KCP9. Als Defokus wird hier Objektentfernung ™" bezeichnet.

86



3.4 Ergebnisse

3.4.4.2 Gruppenvergleich

Die individualisierten IOL reduzierten die Aberrationen im pseudophaken Auge vergli-
chen mit der Basis-IOL. Dadurch sank die Abhéngigkeit der wRMS Spot-Groéfse vom
Durchmesser der Irisapertur (Abbildung 3.35). Diese Abhéngigkeit war fiir die beinahe
vollstandig korrigierende Spline-IOL am geringsten. Bei zentrierten IOL konnte durch
die individualisierten IOL eine Verbesserung der wRMS Spot-Grofe im Vergleich zu
den Basis-IOL von 10,2 pm bis 26,8 pm bei Normalaugen und 37,2 pm bis 173,5 pm bei
Keratokonusaugen erzielt werden. Die mittlere wRMS Spot-Grofse bei zentrierter IOL
verbesserte sich insbesondere mit der Spline-IOL deutlich (Tabelle 3.6, Tabelle 3.7).
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Abbildung 3.35: (a) Mittelwert + Standardabweichung der wRMS Spot-Grofe bei
verschiedenen Irisdurchmessern fiir Normalaugen und (b) Keratokonusaugen mit unter-
schiedlichen Intraokularlinsen-Optimierungsstufen

Auch bei um 40,3 mm dezentrierter IOL erzielten die individualisierten IOL Kkleinere
wRMS Spot-Gréofen und geringere RMS Wellenfrontfehler als die Basis-IOL. Die de-
zentrierte Spline-IOL erreichte in beiden Gruppen bei zehn der zwolf Augen geringere
maximale wRMS Spot-Grofen als die dezentrierte Zernike-IOL. Die rIOL reduzierte
die maximale wRMS Spot-Grofse fiir dezentrierte IOL verglichen mit der Zernike-IOL.
Allerdings blieb die Reduktion fiir Normalaugen < 0,8 pm und fiir Keratokonusaugen
< 1,9pm. Die maximale wRMS Spot-Grofe der dezentrierten individualisierten 10L
wurde bei Normalaugen verglichen mit der Basis-IOL um 8,5 pum bis 18,8 pm verbessert.

Bei Keratokonusaugen betrug die Verbesserung 31,2 um bis 149,9 pm.
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3 Berechnung individualisierter Intraokularlinsen

Tabelle 3.6: Mittlere wRMS Spot-Grofse + Standardabweichung in der Normalpatien-
tengruppe

Metrik Basis-IOL  Spline-IOL  Zernike-IOL rIOL
WRM Scentered 23,53 2,40 6,59 7,08
(pm) +4,31 +0,78 +2,60 +2,53
RM Scentered 42,63 3,00 12,92 12,43
(pm) +8,64 +0,85 +3,79 +3,82
max {wRMS'} 26,23 12,49 12,93 12,51
(pm) +4,80 +2,66 +3,01 +2,90
max {RM S} 51,27 19,08 23,03 21,66
(pm) +7,17 +3,48 +4,67 +4,23
RMSWEE 1,12 0,02 0,21 0,22
(pm) +0,27 +0,004 40,07 +0,07
max {RMSWFE} 1,38 0,57 0,60 0,60
(pm) +0,31 +0,10 +0,11 +0,11
WRM Scentered 36,72 24,72 25,48 24,89
Def. (pm) +2,95 +0,69 +1,06 +1,32

WRM Scentered: WRMS Spot-Grofse fiir zentrierte Intraokularlinse (IOL),
RM Scenterea: RMS Spot-Grofse fiir zentrierte IOL, wRMS: wRMS Spot-Grobse,
RM S: RMS Spot-Grofe, max{}: Maximalwert iiber die Dezentrierungsszenarien,
RMSWEE - RMS Wellenfrontfehler fiir zentrierte IOL,

centered*

RM SWFE: RMS Wellenfrontfehler, Def.: Objektentfernung = 1m

Bei %3 der Normalaugen hatte die dezentrierte rIOL geringere maximale RMS Wellenfront-
fehler als die Zernike-IOL, wéihrend dies bei zehn der zwolf Keratokonusaugen der Fall war.
Die dezentrierte Spline-IOL zeigte bei zehn Normalaugen und allen Keratokonusaugen
kleinere RMS Wellenfrontfehler als die dezentrierte rIOL. Die rIOL hatte allerdings bei
% der Augen eine geringere wRMS Spot-Grofe bei dezentrierter I0OL.

Je starker die IOL an die Aberrationen im zentrierten Fall angepasst wurde, desto grofer
war der Unterschied zwischen der wRMS Spot-Groéfie im zentrierten und dezentrierten
Fall (Tabelle 3.8, Tabelle 3.9). Diese Unterschiede waren bei Keratokonusaugen grofer als

bei Normalaugen.
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3.4 Ergebnisse

Tabelle 3.7: Mittlere wRMS Spot-Grofse £ Standardabweichung in der Keratokonuspa-
tientengruppe (analog zu Tabelle 3.6)

Metrik Basis-IOL  Spline-IOL  Zernike-IOL rIOL
WRM Scentered 102,13 2,98 11,72 12,58
(pm) +37.,80 +1,87 +6,16 +6,29
RM S entered 128,16 3,5 26,29 24,33
(pm) +49,12 +24 +13,84 +13,17
max {wRMS'} 106,14 27,78 28,98 27,95
(pm) +37,75 +8,89 +9,54 +9,20
max {RM S} 143,75 34,75 51,48 46,81
(pm) +51,88 +10,09 +25.76 +18,47
RMSYWEE 5,54 0,02 0,36 0,37
(pm) +251 +0,01 +0,15 +0,15
max { RM SVFE] 6,09 1,59 1,68 1,65
(pm) +2,57 +0,55 +0,55 40,53
WRM Scentered 106,44 28,25 25,61 28,00
Def. (pm) +36,30 +1,28 +3,05 +3,22

Wenn der Objektpunkt ndher ans Auge gefiihrt wurde, nahmen die wRMS Spot-Grofen der
individualisierten IOL beider Gruppen stirker zu als diejenigen der Basis-IOL. Dennoch
waren die wRMS Spot-Grofen der individualisierten IOL bei einem moderaten Defokus

von & 1 dpt deutlich kleiner als diejenigen der Basis-IOL.

Die Vorderfliche der Zernike-IOL war vor allem durch Zernike-Polynom-Terme mit j < 11
[91] bestimmt. Dies wurde bei der Betrachtung der Summe der Absolutwerte der jeweiligen
Zernike-Koeffizienten besonders deutlich (Abbildung 3.36). Bei den Normalaugen waren
die Absolutwerte fiir den Defokus-Koeffizient (j = 4) und die sphérische Aberration
erster Ordnung (j = 11) deutlich hoher als fiir die weiteren Zernike-Koeffizienten. Bei den
Keratokonusaugen waren neben dem Defokus-Koeffizient die Astigmatismus und Koma-
Koeffizienten erster Ordnung (5 < j < 8) betragsmiRig besonders grok. Der Ubergang
von den Zernike-IOL zu den rIOL resultierte in einem erhéhten Defokus-Koeffizienten,

wahrend die meisten anderen Zernike-Koeffizienten in ihrer Amplitude reduziert wurden.
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3 Berechnung individualisierter Intraokularlinsen

Tabelle 3.8: Mittlere Anderung der wRMS Spot-Groke bei Dezentrierung der Intra-
okularlinse (IOL) um £+0,3mm =+ Standardabweichung in der Normalpatientengruppe.
Die Anderung bezieht sich immer auf die Differenz zwischen der zentrierten IOL und der
grofiten wRMS Spot-Groke bei dezentrierter IOL. Zusitzlich ist die mittlere Anderung
der wRMS Spot-Grofe (+ Standardabweichung) bei 1dpt Defokus angegeben.

Metrik Basis-IOL  Spline-IOL  Zernike-IOL rIOL
AwRMS 2,70 10,09 6,34 5,43
(pm) +1,43 +1,98 +1,15 40,92
RMS 8,63 16,08 10,12 9.23
(1m) +2.41 +2.81 +1,94 +1,81
ARM SWFE 0,26 0,55 0,40 0,38
(pm) +0,06 +0,09 40,07 +0,07
AwRM S entered 13,2 22,32 18,90 17,81
Def. (jm) +2.45 40,85 41,87 +1,87

AwRMS: Anderung der wRMS Spot-Groke, ARMS: Anderung der RMS Spot-Grofke,
ARMSWVFE: Anderung der RMS Wellenfrontfehler,
AWRM S enterea: Anderung der wRMS Spot-Grofe bei Defokus,
Def.: Objektentfernung= 1 m

Tabelle 3.9: Mittlere Anderung der wRMS Spot-Grofe bei Dezentrierung der Intraokular-
linse (IOL) um 40,3 mm + Standardabweichung in der Keratokonuspatientengruppe.
Zusitzlich ist die mittlere Anderung der wRMS Spot-Grofe (£ Standardabweichung) bei
1 dpt Defokus angegeben (analog zu Tabelle 3.8).

Metrik Basis-IOL  Spline-IOL  Zernike-IOL rIOL
AwRMS 4,02 24,81 17,27 15,37
(pm) +3,08 +8,78 +6,20 +6,02
ARMS 15,59 31,25 25.18 22.48
(pm) +28,47 +9,57 +23,08 +15,37
ARMSEWVFE 0,55 1,58 1,32 1,28
(pm) +0,13 +0,55 40,54 +0,53
AwRM S entered 4,31 22,64 16,54 15,38
Def. (um) +1,93 +1,89 +3,55 +4,05
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3.4 Ergebnisse

Abbildung 3.36: (a) Die akkumulierten Absolutwerte der Zernike-Koeffizienten der
berechneten Zernike-IOL (blau) und rIOL (gelb) fiir Normalaugen und (b) Keratokonus-

augen.
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3 Berechnung individualisierter Intraokularlinsen
3.4.5 Limitationen fiir individualisierte Intraokularlinsen
3.4.5.1 Einfluss der Linsenposition

Die mittleren wRMS Spot-Grofen wurden sowohl in der Normalpatientengruppe als auch
in der Keratokonspatientengruppe mit den individualisierten IOL im Vergleich zur Basis-
IOL reduziert (Tabelle 3.10). Bei den Normalaugen betrug die Verbesserung der mittleren
wRMS Spot-Grofe etwa 2 pm (NP7) bis 11 pm (NP10). Bei den Keratokonusaugen betrug
sie etwa 26 pm (KCP3) bis 135 pm (KCP12).

Tabelle 3.10: Mittlere wRMS Spot-Grofse + Standardabweichung

IOL wRMS, Normalaugen (ym) wRMS, Keratokonusaugen (pm)
Basis IOL 16,4 +£ 4,3 92,7 +£ 344
Spline-IOL 95+ 59 23,4 + 17,2
Zernike-IOL 99 +£ 49 24,6 &+ 15,9
rIOL 98 + 4,6 24,6 + 15,3

Die individualisierten IOL wiesen eine breitere Streuung der wRMS Spot-Grofsen als
die Basis-IOL auf (Abbildung 3.37, Abbildung 3.38). Die Streuung war besonders grofs
fiir die hochgradig individualisierte Spline-IOL und war fiir die rIOL verglichen mit der
Zernike-IOL leicht reduziert. Dies ist insbesondere im direkten Vergleich fiir einzelnen
Augen sichtbar (Abbildung 3.39). Die mittleren wRMS Spot-Grofen der individualisierten

IOL-Modelle unterschieden sich untereinander kaum.

Die Unterschiede zwischen den IOL-Modellen wurden bei Keratokonus- und Normalaugen
anhand des Wilcoxon-Tests eingeordnet. Bei allen Keratokonusaugen und allen Normalau-
gen erreichten die individualisierten IOL signifikant geringere wRMS Spot-Gréfsen als die
Basis-IOL. In 87,9% (Spline-IOL), 90,8% (Zernike-IOL), bzw. 91,8% (rIOL) der Félle war
die wRMS Spot-Gréfe mit den individualisierten IOL bei Normalaugen geringer als mit
der Basis-IOL. Bei Keratokonusaugen war dies in 99,6% (Spline-IOL, Zernike-IOL), bzw.
99,7% (rIOL) der Félle so.

Die Spline-IOL erreichte im Vergleich zur Zernike-IOL bei 56,4% der Berechnungen mit
Normalaugen und 63,1% der Berechnungen mit Keratokonusaugen eine geringere wRMS
Spot-Grofe. Bei den meisten Patienten (%3 der Normalaugen, elf Keratokonusaugen)

verursachte die Spline-IOL statistisch signifikant (p < 0,05) geringere wRMS Spot-
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Abbildung 3.37: Verteilungen der wRMS Spot-Grofen bei den Normalaugen fiir die
jeweiligen Optimierungsstufen der IOL (Basis-IOL, Spline-IOL, Zernike-IOL, rIOL).
Die zentrale rote Linie stellt den Median dar. Die Boxen erstrecken sich vom 25. bis
zum 75. Perzentil. Die Breite der dreieckigen Aussparungen in den Boxen gibt das
Konfidenzintervall des Medians (95% Konfidenzlevel) an. Die Haarlinien decken den
Bereich ab, in dem 99,3% der Daten liegen. Daten auferhalb dieses Bereichs sind durch
rote Kreuze markiert.
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Abbildung 3.38: Verteilungen der wRMS Spot-Grofen bei den Kertokonus-Augen
(analog zu Abbildung 3.37).

Grofen verglichen mit der Zernike-IOL. Verglichen mit der rIOL erreichte die Spline-IOL

in 56,9% (Normalaugen) bzw. 59,6% (Keratokonusaugen) der Berechnungen geringere

wRMS Spot-Grofsen. Die wRMS Spot-Grofen waren bei sieben Normalaugen und zehn

Keratokonusaugen mit der Spline-IOL statistisch signifikant kleiner als mit der rIOL.

Die wRMS Spot-Grofsen mit der Zernike-IOL und der rIOL waren bei % der Normalaugen

und zehn Keratokonusaugen statistisch signifikant unterschiedlich. Die rIOL erreichte bei

der Hélfte der Normalaugen und sieben Keratokonusaugen signifikant geringere wRMS

Spot-Grofsen und bei insgesamt 49,1% (Normalaugen) bzw. 49,3% (Keratokonusaugen)

der Berechnungen geringere wRMS Spot-Grofsen als die Zernike-IOL.
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Abbildung 3.39: (a) Die Verteilung der wRMS Spot-Grofse fiir Normalauge NP11 und
(b) Keratokonusauge KCP9 bei den vier Optimierungsstufen der IOL (wie in Abbil-
dung 3.37, Abbildung 3.38)
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Um die Empfindlichkeit der wRMS Spot-Grofe gegeniiber Ausrichtungsfehlern der ver-
schiedenen IOL vergleichen zu kénnen, wurden die Differenzen zwischen den mittleren und
minimalen wRMS Spot-Grofen bestimmt (Tabelle 3.11). Fiir die individualisierten IOL
waren diese Differenzen grofer als fiir die Basis-IOL. Bei Keratokonusaugen unterschied

sich die mittlere und die minimale wRMS Spot-Grofse stérker als bei Normalaugen.

Tabelle 3.11: Mittlere Differenz + Standardabweichung zwischen minimaler und mittlerer
wRMS Spot-Grofse

IOL-Typ Normalaugen (pm)  Keratokonusaugen (pm)

Basis-IOL 3,93 + 1,68 11,15 + 4,28
Spline-IOL, 6,90 + 1,47 20,05 % 7,20
Zernike-TOL 4,51 + 0,74 15,37 + 5,62
rTOL 4,27 + 0,68 14,76 + 5,49

Die Korrelationen der wRMS Spot-Grofsen mit den einzelnen Variationsgrofien wurden
analysiert. Wahrend die Basis-IOL kaum durch laterale Dezentrierung beeinflusst wurde
(p < 0,05 bei zwei Normal- und zwei Keratokonusaugen), war die Korrelation zwischen
der IOL-Dezentrierung Ar? und der wRMS Spot-Grofe bei allen individualisierten IOL
signifikant.
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3 Berechnung individualisierter Intraokularlinsen

IOL-Verkippung war bei allen Normalaugen signifikant mit der wRMS Spot-Grofe der
individualisierten IOL korreliert. Bei Keratokonusaugen war dies bei sieben (rIOL) bis
neun (Spline-IOL) Augen der Fall. Die Position des Drehzentrums spielte dabei eine
weniger entscheidende Rolle (drei- bis viermal p < 0,05 bei den Normalaugen und zwei-

bis dreimal bei den Keratokonusaugen) fiir die wRMS Spot-Grofe.

Mit den individualisierten IOL war die Korrelation zwischen IOL-Rotation und wRMS
Spot-Grofe bei drei (Zernike-IOL, rIOL) bis vier (Spline-IOL) Keratokonusaugen si-
gnifikant. Bei Normalaugen gab es keine signifikante Korrelation zwischen der wRMS
Spot-Grofe mit den individualisierten IOL und der IOL-Rotation.

Die wRMS Spot-Grofe mit der Basis-IOL war vor allem mit der Position der Iris (elfmal
p < 0,05 fiir Normalaugen und siebenmal fiir Keratokonusaugen) und der Verkippung der

IOL (elfmal p < 0,05 fiir Normalaugen und zweimal fiir Keratokonusaugen) korreliert.

Die axiale IOL-Position hatte kaum Auswirkungen auf die wRMS Spot-Grofse, bestimmte
aber die Objektentfernung mafigeblich.

3.4.5.2 Messunsicherheit

Die Hornhauttomographie-Messungen zu unterschiedlichen Zeitpunkten resultierten in
unterschiedlichen individualisierten IOL: Die SD (Wurzel aus der {iber alle vier Augen
gemittelten Varianz) der mit unterschiedlcihen Hornhautmessungen berechneten indi-
vidualisierten IOL-Vorderflachen betrug 2,4 ym bis 7,2 pm. Die SD mit der Spline-IOL
(2,45 um bis 6,45 pm) war dabei leicht geringer als mit der Zernike-IOL (Abbildung 3.40)
oder der rIOL (beide etwa 2,7 pm bis 7,2 pm). Die Zernike-Koeffizienten fiir Astigmatismus
(7 =5, 7 =06 [91]) und Defokus (j = 4) dnderten sich besonders deutlich durch die Fluk-
tuationen der Hornhautform. Dabei musste der Zernike-Koeffizient mit j = 1 angepasst
werden, um die Anforderungen an die minimale Randdicke einzuhalten. Die Anderungen
der Oberflichengeometrie iiberstiegen die Unterschiede zwischen Zernike-IOL und rIOL
(vgl. Abbildung 3.33).

Die Fluktuationen der Hornhautform sorgten fiir eine SD der wRMS Spot-Grofse der
zentrierten Basis-IOL von 1,44 pm 4+ 0,44 pm und eine SD der wRMS Spot-Grofse der in
+y-Richtung dezentrierten Basis-IOL von 1,35 pm + 0,42 pm.
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Abbildung 3.40: (a) Die Standardabweichung (SD) der berechneten Vorderfliche
der Zernike-IOL wegen Fluktuationen der Hornhautform und (b) die SD der Zernike-
Koeffizienten [91] der Zernike-IOL (lila) und der rIOL (gelb)

5

Die Oberflichenénderung wegen der Messunsicherheit von nyy lag im Bereich von 0,4 pm
bis 6,2 pm. Sie war fiir die individualisierten IOL sehr dhnlich: 0,4 pm bis 6,2 pm mit
der Spline-IOL, 0,4 pm bis 5,9 tm mit der Zernike-IOL und der rIOL. Die Anderung der
Oberfliche wurde primér durch eine Anderung des Zernike-Defokus-Koeffizienten (j = 4
[91]) bei Gleichzeitiger Anpassung des Koeffizienten mit j = 1 verursacht (Abbildung 3.41).

Die wRMS Spot-Grofe der zentrierten Basis-IOL énderte sich durch Erhohung von ngy
um 0,4 pm bis 0,6 pm. Die wRMS Spot-Grofe der in +y-Richtung dezentrierten Basis-1OL
wurde dabei um 0,3 pm bis 0,4 pm reduziert. Bei Reduzierung von nygy énderte sich
die wRMS Spot-Grofse mit der zentrierten Basis-IOL um 0,04 pm bis 1,55 pm und die
wRMS Spot-Grofe der in +y-Richtung dezentrierten Basis-IOL erhohte sich um 0,3 pm
bis 0,4 pm.

Die Oberflachendnderungen der individualisierten IOL wegen der Messunsicherheit von
Ngye und nacp lagen im Bereich von 0,01 m bis 0,96 pm (Abbildung 3.42). Die Anderun-
gen der Oberfliche waren vor allem durch eine Anderung der Zernike-Koeffizienten fiir
Defokus (j = 4 [91]) und Astigmatismus (j = 5, j = 6) bei gleichzeitiger Anpassung des

Koeffizienten mit j = 1 bestimmt.
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Abbildung 3.41: (a) Die mittlere maximale absolute Oberflichenédnderung der Zernike-
IOL wegen der Messungenauigkeit des Hornhautbrechungsindex. (b) Die Variationen
der Oberfliche wurden vor allem durch Anderung des Defokus-Koeffizienten (j = 4
[91]) bestimmt. Erhéhung des Hornhautbrechungsindex (schwarz) erhohte den Defokus-
Koeffizienten, Reduzierung des Hornhautbrechungsindex (rot) reduzierte den Defokus-
Koeffizienten.
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Abbildung 3.42: (a) Die mittlere maximale absolute Oberflachenédnderung der Zernike-
IOL wegen der Messunsicherheit des Brechungsindex im Auge. (b) Die Variationen der
Oberfliche wurden vor allem durch Anderung der Defokus- (j = 4 [91]) und Astigmatismus-
Koeffizienten (j = 5,7 = 6) bestimmt. Erhthung des Brechungsindex (schwarz) reduzierte
den Defokus-Koeffizienten, Reduzierung des Brechungsindex (rot) erhéhte den Defokus-
Koeffizienten.
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3.4 Ergebnisse

Die wRMS Spot-Grofse der zentrierten Basis-IOL &nderte sich um 0,07 pm bis 0,13 pm
aufgrund der Messunsicherheit von ngy und nacp. Wurde ngye = nacp erhoht, stieg die
wRMS Spot-Grofe der in +y-Richtung dezentrierten Basis-IOL um 0,07 pm bis 0,14 pm.
Bei Reduktion der Brechungsindizes reduzierte sich die wRMS Spot-Gréfe um 0,07 pm
bis 0,14 pm.

Manipulation der Position der virtuellen Fovea in z- oder y-Richtung um +1 mm fiihrte
zu Anderungen der IOL-Vorderflichen-Erhebung um 3,5 pum bis 7,5 pm. Dies wurde vor
allem durch gednderte Tilt-Koeffizienten und Reduktion des Defokus-Koeffizienten bei der
Zernike-IOL und der rIOL (Abbildung 3.43) verursacht. Eine Verschiebung in z-Richtung
dnderte primédr den Koeffizienten mit j = 2 [91] und eine Verschiebung in y-Richtung den

Koeffizienten mit j = 3.
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Abbildung 3.43: (a) Mittlere Anderung
der Zernike-Koeffizienten der Zernike-IOL-
Vorderflache bei Dezentrierung der virtuellen
Fovea um £+1mm in z- und (b) y-Richtung
(Dezentrierung in positive Richtung ist in

y (mm)
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3 Berechnung individualisierter Intraokularlinsen

Die wRMS Spot-Grofe der zentrierten Basis-IOL &nderte sich um 0,04 pm bis 1,27 pm
bei Verschiebung der virtuellen Fovea um +1mm in x- oder y-Richtung. Die wRMS
Spot-Grofe der in +y-Richtung dezentrierten Basis-IOL dnderte sich dabei um 0,01 pm
bis 2,15 pm.
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3.5 Diskussion

3.5 Diskussion

3.5.1 Axiale Position der Intraokularlinse

In der Monte-Carlo-Analyse zeigte sich die gewichtete Approximation dem Standardver-
fahren zur Optimierung der IOL-Konstanten fiir die Haigis-Formel [43] bei etwa 65%
der Iterationen leicht iiberlegen und die mittlere RMS-Abweichung der ELP-Vorhersage
konnte um > 2 pum reduziert werden [130]. Diese Beobachtung konnte auf einem groferen
Datensatz bestitigt werden (Abbildung 3.8). Dabei wurden 30 von 530 Datensétzen aus-
geschlossen, da der Vorhersagefehler der ELP mit mittels Standardverfahren optimierten
Konstanten > 1mm war. Dies wiirde einer Abweichung der SE-Vorhersage von etwa
> 1,4dpt entsprechen. So wurde verhindert, dass die korrigierten ACD unphysiologische

Werte annehmen.

Bei der Analyse wurden Pseudozufallszahlen zur Simulation der Messunsicherheit verwen-
det. Die Pseudozufallszahlen wurden mit dem Mersenne Twister Verfahren erstellt, das
eine besonders lange Periodenlédnge bietet [81]. Fiir die statistischen Messunsicherheiten
wurden Gaufsverteilungen angenommen. Die Vorteile der gewichteten Approximation
gegeniiber dem Standardverfahren sind moglicherweise bei anderen Verteilungen der Mes-
sunsicherheiten, z. B. in Anwesenheit von Ausreifsern durch Fehleingabe von Messwerten,
reduziert [130].

Als zusétzliche Optimierungsstrategie fiir die Berechnung der optimierten IOL-Konstanten
wurde die Minimierung der RMS-Abweichung der SE-Vorhersage gewéhlt. Sie ist besonders
interessant, da sie direkt auf eine passende refraktive Versorgung abzielt. Die Optimierung
liefs sich mit einem numerischen Gradientenabstiegsverfahren realisieren, dessen Startpunkt
die Losung des Standardverfahrens war. Ob mit den so berechneten IOL-Konstanten auch
auf unabhingigen Datenséitzen bessere SE-Vorhersagen erreicht werden kénnen, muss sich

noch zeigen.

Die Unterschiede zwischen den gemafl der drei Verfahren optimierten IOL-Konstanten
waren fiir den Vivinex-Datensatz gering (Abbildung 3.10), kénnen aber bei anderer
Datenlage grofer ausfallen [130]. Die bzgl. der SE-Vorhersage optimierten IOL-Konstanten
lagen ndher an den IOL-Konstanten der gewichteten Approximation als an denen des

Standardverfahrens. Dies konnte damit zusammenhéngen, dass die Messunsicherheit der

101



3 Berechnung individualisierter Intraokularlinsen

SE einen besonders starken Einfluss auf die Berechnung der ELP hat [130]. Bei der
Optimierung der IOL-Konstanten bzgl. der RMS-Abweichung der SE-Vorhersage erhilt

die weniger genau messbare SE keine Gewichtung mit der AL oder dem IOL-Brechwert.

Damit die drei IOL-Konstanten der Haigis-Formel zuverldssig bestimmt werden kénnen
ist eine hohe Anzahl an Datensétzen notwendig. Dies hdngt auch damit zusammen, dass
Augen mit groker ACD héufig auch eine grofse AL besitzen (Abbildung 3.44). Folglich
kann zwischen dem Effekt der ACD und der AL in der Optimierung kaum unterschieden
werden. Viele IOL-Konstanten-Triplets, die die Ebenen-Gleichung 3.21 erfiillen, liefern

akzeptable Vorhersagegenauigkeit mit der Haigis-Formel.

29

28 N=1843
AL=1879 mm + 1,503 ACD

.
% -

ACD (mm)

Abbildung 3.44: Augen mit grofer Vorderkammertiefe (ACD) haben héiufig auch eine
entsprechend grofe Achslinge (AL). Eine Regressionsgerade (rot) (R? = 0,25) wurde
basierend auf 1843 Datensétzen bestimmt. IThre Steigung betriagt 1,50 + 0,06. Das 95%
Konfidenzintervall der Regression ist angedeutet (schwarz, gestrichelt).

Bei unzureichender Anzahl an Datensétzen wird meist lediglich ag angepasst, wahrend
die anderen beiden Konstanten auf die Werte a; = 0,4 und as; = 0,1 gesetzt werden
sollen [43]. Wenn bei der Optimierung nur eine IOL-Konstante (z. B. ag) angepasst wird,
ist das Optimierungskriterium weniger entscheidend als bei der simultanen Optimierung
mehrerer IOL-Konstanten [125].
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3.5 Diskussion
3.5.2 Hornhauttomographie

Die Messgenauigkeit der Hornhaut wurde anhand einer Reihe von direkt aufeinander
folgenden Messungen untersucht [126,128]. Natiirliche Fluktuationen der Hornhautform
iiber einen langeren Zeitraum betrachtet konnen die Messunsicherheit der Hornhauttomo-
graphie tibersteigen [95|. Die erforderliche Genauigkeit der Hornhautdarstellung wird dann
durch die Messgenauigkeit iiberschatzt. Da bei Messungen der Fluktuationen der Horn-
hautform lediglich Anderungen der sphérischen und zylindrischen Wirkung betrachtet

wurden [67,95], fehlen Daten zur Fluktuation der Hornhautform mit Ortsauflosung.

Wiéhrend die Hornhautoberflache bei Normalaugen mit hinreichender Genauigkeit durch
eine endliche Anzahl an Zernike-Polynom-Termen approximiert werden konnte [128|, wird
die Darstellung bei pathologischen Hornhdute nach einer Hornhauttransplantation oder
mit einem Keratokonus als nicht hinreichend angesehen [138]. Der Approximationsfehler
der Darstellung der Hornhautoberflachen von Keratokonusaugen mit 28 Zernike-Polynom-
Termen war in vielen Féllen grofer als die Messgenauigkeit der Hornhaut. Die Mess-
genauigkeit wurde anhand einer Messreihe mit Normalaugen bestimmt [126,128]. Fiir
pathologische Hornhéute, wie bei einem Keratokonus, wird eine schlechtere Messgenau-
igkeit der Hornhautoberfliche erwartet [150], sodass ein groferer Approximationsfehler

zuléssig wire.

Die Kombination aus Zernike-Polynomen und BSplines bildet eine von mehreren Mog-
lichkeiten der Repréisentation irregularer Hornhautoberflichen (z.B. |21, 32, 34, 46, 80,
117,122, 151]). Dadurch war eine Darstellung der Hornhéute von Keratokonusaugen
mit Approximationsfehlern, die geringer als die Messgenauigkeit der Pentacam HR fiir
Normalaugen sind, moglich. Der Vergleich der Approximationsfehler mit der Messge-
nauigkeit fiir Hornhdute mit Keratokonus wéire angemessener, bedingt allerdings eine
Evaluation der Messgenauigkeit bei Keratokonusaugen mit entsprechend fortgeschrittener
Erkrankung. Wegen der geringen Approximationsfehler der Hornhéute mit der Kombina-
tion aus Zernike-Polynomen und BSplines fliefst Messrauschen unvermeidlich mit in die

Oberflachendarstellung ein.

In der zweischrittigen Oberflaichenapproximation wurde erst der Zernike-Anteil mit 11
Zernike-Polynom-Termen angepasst und anschliefsend der BSpline-Fit an die Residuen
durchgefiihrt. Dieses Vorgehen vermeidet, dass fiir A > 0 die Kriimmung der Gesamtflache

reduziert wird. Fir eine hinreichend gute Darstellung von gekriimmten Oberflichen
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sind mindestens der Zernike-Defokus-Term (j = 4) und der Zernike-Polynom-Term der
sphérischen Aberration (j = 11) notwendig. Darum wurden die Zernike-Polynom-Terme
mit j < 11 [91] gewéhlt. Fiir die BSplines wurden Basisfunktionen vom vierten Grad mit
gleichméfkig verteilten Stiitzstellen genutzt. Die bi-quartischen Splines weisen auch an den
Stiitzstellen eine in alle Richtungen stetige Kriimmung auf. Die Anzahl der Stiitzstellen
wurde so gewahlt, dass bei leichter Erhohung der Stiitzstellenanzahl keine wesentliche
Verbesserung der Approximationsgenauigkeit erreicht werden konnte. Die gleichméfige
Verteilung der Stiitzstellen resultiert unter Umstédnden in einer Erhéhung der Oberfla-
chenrauheit, bietet allerdings Vorteile bei der Implementierung und Geschwindigkeit des

numerischen Ray-Tracings.

Der Einsatz des numerischen Ray-Tracings durch eine BSpline-Oberflache war erfolgreich.
Der Vergleich mit der Zernike-Modelloberfliche ergab keine relevanten Unterschiede der
Oberflachengeometrie, Brennweite, RMS Spot-Grofe oder Wellenfrontfehler.

3.5.3 Ray-Tracing-Modelle der pseudophaken Optik

Die IOL-Brechwerte wurden fiir 50 Normalaugen einmal mittels numerischer Simulation in
Ray-Tracing-Modellen und einmal mittels der Haigis-Formel [43] ausgewdhlt. Die SD der
Differenz zwischen beiden Herangehensweisen lag bei 0,56 dpt. Dies ist vergleichbar mit
der Verfiigbarkeit der IOL in Schritten von 0,5 dpt. Ahnliche Unterschiede zwischen der
Haigis-Formel und individuellen Ray-Tracing-Modellen wurden von Canovas und Artal
an 19 Normalaugen beobachtet [20]. Der Vergleich zwischen einer anderen etablierten
IOL-Berechnungsformel (SRK/T Formel [114,115]) und individuellem numerischen Ray-
Tracing an 54 Augen vor und nach einem refraktiv-chirurgischen Eingriff (LASIK) ergab
mittlere absolute Differenzen von 0,6 dpt vor und 0,9 dpt nach dem Eingriff [116]. Die
mittlere absolute Differenz der Brechwerte zwischen der Berechnung mit der Haigis-Formel
und den hier vorgestellten Ray-Tracing-Modellen war vor allem deswegen geringer, weil

fiir die Platzierung der IOL in den Ray-Tracing-Modellen Gleichung 3.1 genutzt wurde.

Zum Vergleich mit den Differenzen zwischen der Auswahl des IOL-Brechwerts mit der
Haigis-Formel und den Ray-Tracing-Modellen wurde die Vorhersagegenauigkeit der Haigis-

Formel abgeschétzt: Dafiir wurde ein Datensatz von 243 Patienten, die eine Aspira-aA 10L
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implantiert bekamen, genutzt®. Die IOL-Konstanten wurden so optimiert, dass der RMS
Vorhersagefehler der SE minimal wurde. Die SE wurde als Zielrefraktion (Ref) eingesetzt
und die IOL-Brechwerte wurden bestimmt (Gleichung 2.5). Die SD der Differenzen
zwischen den neu berechneten IOL-Brechwerten und den tatséchlich eingesetzten IOL-
Brechwerten betrug 0,69 dpt. Sie war leicht grofer als die SD der Differenzen zwischen den
IOL-Brechwerten geméfs Haigis-Formel und der Auswahl in den Ray-Tracing-Modellen,
beinhaltete allerdings auch die Messunsicherheit der SE (= 0,39 dpt [93]). Die SE ging in

den Vergleich zwischen den Ray-Tracing-Modellen und der Haigis-Formel nicht ein.

Die Ergebnisse deuten daraufhin, dass mit Hilfe der Ray-Tracing-Modelle fiir Normalaugen
die richtigen IOL-Brechwerte ausgewahlt werden. Der Erfahrungsschatz der etablierten
Haigis-Formel in Form von optimierten IOL-Konstanten liefs sich durch die axiale IOL-
Positionierung auf die IOL-Berechnung mit numerischem Ray-Tracing {ibertragen. Die
IOL-Brechwerte wurden in den Ray-Tracing-Modellen fiir eine Objektdistanz von 6 m
bestimmt. Die Auswahl der IOL-Brechwerte bei verschiedenen Zielrefraktionen léasst sich
durch Anderung der Objektdistanz implementieren. Die Ergebnisse sollten in klinischen
Studien mit Normalpatienten iiberpriift werden, bei denen neben dem Erreichen der

Zielrefraktion auch die IOL-Position im Auge tiberpriift werden sollte.

Im Gegensatz zu den Standardverfahren, bei denen die Brechwerte der Hornhaut meist
anhand der vorderen Kriimmung der Hornhautoberflache abgeschétzt werden, besitzen
die Ray-Tracing-Modelle zwei Hornhautoberflichen. Folglich fithrt die Berechnung mittels
numerischem Ray-Tracing im Vergleich zu den Standardverfahren zu einer besserer IOL-
Brechwert-Auswahl, wenn das Verhéltnis der Hornhautradien von Vorder- und Riickflache
von der Norm abweicht oder eine irreguldre Hornhautgeometrie vorliegt. Voraussetzung

dafiir ist eine zuverlédssige Messung beider Hornhautoberflachen.

Mit dem Verfahren zur Korrektur der Objektpunktkoordinaten (Abschnitt 3.3.3, Algo-
rithmus 3.1) liefen sich bei IOL-Ausrichtungsfehlern die Objektpunkte finden, die auf
der virtuellen Fovea minimale wRMS Spot-Grofien erzeugt haben. Dezentrierung der IOL
fithrte zu einer leichten Drehung der Fixationsachse in gleiche Richtung. Diese Anderung

war deutlich grofer als bei einer Verkippung der IOL [129].

Das Verfahren kann genutzt werden, um die foveale Abbildungsqualitit bei IOL-

Ausrichtungsfehlern zu studieren, indem der Objektpunkt so angepasst wird, dass er

8Die Daten wurden iiber die Platform IOLCon www.iolcon.org [132]| bereitgestellt.
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fiir das entsprechende Ausrichtungsfehlerszenario die minimale wRMS Spot-Gréfe im
Bereich der virtuellen Fovea erzeugt. Dadurch wird die Vergleichbarkeit mit der Abbil-
dungsqualitat auf der virtuellen Fovea bei zentrierter IOL gewéhrleistet. Die Abschétzung
gemal Gleichung 3.22 kann als Ausgangspunkt fiir die Feinanpassung des Objektpunkts
dienen. Die meisten Simulationsstudien zur Auswirkung von IOL-Ausrichtungsfehlern
auf die Abbildungsqualitdt von IOL beriicksichtigen die Anderung des Objektpunkts
nicht (z.B. [29, 35, 40, 41]). Alternativ wurde ein virtuelles Prisma genutzt, um den
prismatischen Effekt einer dezentrierten IOL bei der Untersuchung der Abbildungsqualitét
auszugleichen [12|. Kataraktpatienten erhalten meist jedoch keine Brille mit zusétzlicher

prismatischer Wirkung.

Wie jedes Simulationsmodell stellen auch die Ray-Tracing-Modelle Naherungen dar, die
die komplexen biologischen Gegebenheiten nicht vollstéandig wiedergeben konnen. Z. B.
besteht die Hornhaut aus mehreren Schichten mit unterschiedlichen Brechungsindizes [16],
was in den Ray-Tracing-Modellen durch einen konstanten Hornhautbrechungsindex ersetzt
wurde. Ebenso wird die Tranenfilmdicke und -form beim Messverfahren der Pentacam HR
kaum berticksichtigt [153].

Fiir alle Augenmodelle wurde die gleiche postoperative Pupille angenommen. Die indivi-
duellen Pupillendurchmesser unterscheiden sich jedoch bei gleicher Beleuchtungsstarke
deutlich [123] und wirken sich aufgrund der sphérischen Aberration der Hornhaut auf die
Auswahl des IOL-Brechwerts im numerischen Ray-Tracing aus [97]. Zudem ist die post-
operative Pupille in der Regel deutlich kleiner als die praoperative Pupille und meistens
leicht dezentriert [64]. Die Ray-Tracing-Modelle lassen sich durch ein Vorhersagemodell

fiir die Position und Grofke der Pupille starker individualisieren.

Bei allen Ray-Tracing-Modellen wurde die IOL um ihr Zentrum leicht verkippt, wobei
die Verkippung der mittleren Verkippung entsprach, die mit einem anderen asphérischen
IOL-Modell gemessen wurde [83]. Moderne Bildgebungsverfahren des vorderen Augen-
abschnitts erlauben die Position der IOL im Verhéltnis zur Videokeratometrie-Achse
anzugeben. Messungen der Verkippung und Dezentrierung der Aspira-aA beziiglich der
Videokeratomtrie-Achse lagen zu dem Zeitpunkt noch nicht vor. Eine geringere Verkip-
pung bei minimaler Dezentrierung kommt fiir realitdtsndhere Ray-Tracing-Modelle mit
der Aspira-aA in Frage [74].
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In neuen Studien wies sowohl die Verkippung als auch die Dezentrierung der IOL eine si-
gnifikante Korrelation mit der Dezentrierung und Verkippung der natiirlichen Linse vor der
Kataraktoperation auf [52,66|. Moglicherweise liefsen sich die Ray-Tracing-Modelle durch
eine Abschétzung der postoperativen IOL-Ausrichtung basierend auf der Orientierung

der natiirlichen Linse vor der Operation ausbauen.

Weitere Limitationen betreffen die Position der virtuellen Fovea und die Beurteilung
der Abbildungsqualitét. Die Position der Fovea kann von der Videokeratometrie-Achse
abweichen. Die wRMS Spot-Gréfe ist lediglich eines von vielen Metriken fiir die Abbil-
dungsqualitét [27,78,140] und kann die vollstdndige Komplexitit der visuellen Wahrneh-
mung nicht wiedergeben. Die Stiles-Crawford Gewichtung sollte idealerweise geméfs der
Winkel erfolgen, mit denen die Strahlen auf die Netzhaut auftreffen, anstatt durch eine
Gewichtung vor der Hornhaut [129].

Reflektionen an den verschiedenen optischen Grenzflachen wurden nicht berticksichtigt.
Etwa 99,59% der durch die vordere Hornhautoberfliche transmittierten Intensitat trifft
ohne Reflektionen an Hornhaut oder IOL auf die Retina auf. Mogliche Streuung im Auge
wurde nicht berticksichtigt. Der optische Effekt des Kapselsacks wurde als vernachlassigbar

angenommen, da er sehr diinn und homogen ist [137].

Diese Limitationen haben die meisten Modelle zum numerischen Ray-Tracing gemeinsam
und sind fiir die Auswahl des IOL-Brechwerts nicht entscheidend, da dieser vor allem durch
die Vorhersagegenauigkeit der axialen IOL-Position limitiert wird. Bei der Korrektur und
Beurteilung von Aberrationen hoherer Ordnung spielten einige der Modell-Limitationen
eine Rolle (Abschnitt 3.4.5).

3.5.4 Individualisierte Intraokularlinsen

3.5.4.1 Diskussion zur Methode

Die Ray-Tracing-Modelle waren dhnlich aufgebaut wie in der Studie der Auswirkung von
IOL-Ausrichtungsfehler auf Fixationsachse und Refraktion (Abschnitt 3.3.3) [129]. Die
Limitationen der Ray-Tracing-Modelle waren weitestgehend die gleichen (Abschnitt 3.5.3).
Die Ray-Tracing-Modelle unterscheiden sich in der Darstellung der Hornhaut und in der

Implementierung der virtuellen Iris.
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3 Berechnung individualisierter Intraokularlinsen

Alle Augen erhielten die gleiche Irisdarstellung durch Gewichtung der Strahlen basierend
auf der Entfernung zum IOL-Zentrum. Diese Irisgewichtung Wis(r) wurde durch ein

lineares Modell realisiert. Der (gewichtete) mittlere Radius betrégt
mm, Whis(r) - 2r dr

Tls) = B = 2,14 mm. 3.23
1) 3 Wheis(7) « 2707 dr ( )

0mm

Er ist dhnlich dem Radius der Apertur von (2,25mm), den die ISO-Norm als grofe
Apertur auf Ebene der IOL fiir Tests der optischen Eigenschaften der IOL vorschreibt [59].
Bei dezentrierter IOL wurde die Irisgewichtung mit der Linse mitbewegt, damit stets die

gesamte Optik bei der Optimierung eine Rolle spielt.

Die Messunsicherheit der Hornhautform (Abschnitt 3.4.2) limitiert die Genauigkeit, mit
der die Wellenfront im pseudophaken Auge rekonstruiert und die IOL berechnet werden

kann. Fiir die Spline-IOL bedeutet dies eine Messunsicherheit von

2 9 2 2
(77;0 - nHH) SHH anterior + (nHH B nACD) SHH,posterior

SSplinelOL == n n , (324)
IOL — 7*ACD

Wobel SsplinelOL; SHH,anteriors SHH,posterior J€W€ils flir die Messunsicherheit der Spline-IOL,
der vorderen und der hinteren Hornhautoberflache stehen. Geméf dieser Abschétzung
reicht die Messunsicherheit der Spline-IOL-Vorderfléche (sgpineror,) fiir Normalpatienten
von etwa 0,8 um (im Zentrum der Hornhaut) bis etwa 5um (4 mm vom Hornhautapex

entfernt). Bei Keratokonusaugen sollte die Messunsicherheit etwas grofer sein [150].

Wegen des groften Unterschiedes der Brechungsindizes ng und nyy sind etwa % die-
ser Messunsicherheit auf den Beitrag der vorderen Hornhautoberfliche zuriickzufiihren.
Da mit der Spline-IOL eine RMS Genauigkeit ~ 0,2um fiir die Approximation der
Vorderflachen-Koordinaten der IOL erreicht worden ist, war die Darstellung hinreichend
genau. Zukiinftige Berechnungen konnen mit einer geringeren Anzahl an Knotenpunkten
auskommen. Durch die geringere Anzahl an Freiheitsgeraden bei der Zernike-IOL und bei
der rIOL, wurden diese unter Umsténden weniger durch die statistische Messunsicherheit

der Hornhauttomographie beeinflusst als die Spline-IOL.

Die Hornhauttomographie gibt die Hornhautform zum Zeitpunkt der Messung an. Die
Implantation einer Kunstlinse mittels Kleinschnitt-Chirurgie kann die Hornhautform leicht

verdndern und dadurch die Aberrationen beeinflussen [39,137]. Dabei bleibt die sphérische
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Aberration weitestgehend stabil und der Astigmatismus dndert sich entsprechend der
Position der Hornhauteinschnitte, wéhrend sich weitere Aberrationen (Koma, Dreiblatt-
fehler) in nicht vorhersehbarer Weise dndern [39]. Die damit verbundenen Anderungen
der zylindrischen Refraktion sind allerdings klein gegeniiber natiirlicher Fluktuationen
der Hornhautkriimmung [95]. Der Einfluss dieser Fluktuationen auf die Berechnung von
individualisierten IOL wurde im Anschluss untersucht (Abschnitt 3.3.5). Wenn neben der
SE auch Aberrationen hoherer Ordnung durch die IOL korrigiert werden sollen, konnten
die Ray-Tracing-Modelle von einer Vorhersage der Verdnderung der Hornhauttomographie

durch den chirurgischen Eingriff der Kataraktoperation profitieren.

Die Position der IOL hinter der Hornhaut wurde durch Gleichung 3.1 mit einer Korrektur
fiir dicke Linsen abgeschitzt. Die Formel wurde fiir Normalaugen entwickelt und die zuge-
horigen Konstanten fiir Normalaugen optimiert [130]. Die Keratokonusaugen brauchten
wegen der Hornhautpathologie deutlich schwéichere Basis-IOL (P = 16,9dpt £+ 3,2dpt
[Mittelwert + SDJ) als die Normalaugen (P = 20,8dpt £ 2,0dpt [Mittelwert + SD]).
Neben einer bei Keratokonusaugen moglicherweise weniger genauen Biometrie war die
Positionsabschétzung aufgrund der fiir Normalaugen optimierten IOL-Konstanten fiir
die Keratokonus-Gruppe weniger verldsslich und die Unsicherheit der Auswahl des IOL-
Brechwerts erhoht.

Die wRMS Spot-Grofse stellt eine Besonders einfach zu berechnende Grofse dar, die als
Optimierungskriterium und zur Charakterisierung der Abbildungsqualitat genutzt wurde.
Sie ist eine von vielen moglichen Optimierungskriterien (vgl. Abschnitt 2.3.3) und wurde
bereits von anderen Autoren gewéhlt [27,97,121,142|. Bei der Optimierung von IOL mit
individualisierter Asphérizitat wurden leichte Unterschiede zwischen der Optimierung bzgl.
der wRMS Spot-Grofke und dem RMS Wellenfrontfehler beobachtet [27]. Moglicherweise
spielt die Wahl des Optimierungskriteriums bei der Berechnung von individualisierten
IOL mit vielen Freiheitsgraden eine weniger grofse Rolle, da die Abbildungsfehler bei
zentrierter IOL beinahe vollstandig ausgeglichen werden konnten. Die Ergebnisse der
Optimierung bzgl. der wRMS Spot-Grofe bieten sich als Ausgangspunkt fiir weitere
[IOL-Feinanpassungen anhand anderer Metriken fiir die Abbildungsqualitét an.

Neben dem Szenario einer zentrierten IOL wurden vier Szenarien mit jeweils 0,3 mm IOL-
Dezentrierung betrachtet. Dies entspricht der mittleren Dezentrierung aus verschiedenen
Studien [29]. Bei Keratokonuspatienten kénnte die Positionierung der IOL allerdings

schwieriger sein und in groferen Ausrichtungsfehlern resultieren.
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3 Berechnung individualisierter Intraokularlinsen

Bei jedem Szenario der IOL-Dezentrierung wurde die Position des Objektpunkts angepasst.
Dadurch konnten die wRMS Spot-Grofen an der Stelle der virtuellen Fovea betrachtet
werden und der Einfluss der Refraktionsianderung bei IOL-Dezentrierung wurde reduziert.
Damit konnten sich allerdings leicht unterschiedliche Objektdistanzen bei den jeweiligen
[IOL-Optimierungsstufen (Basis-IOL, Zernike-IOL, rIOL) ergeben, sodass die wRMS

Spot-Grofen mit leicht unterschiedlichen Abbildungsmafstdben berechnet wurden.

Im realen Auge tritt IOL-Dezentrierung héaufig zusammen mit IOL-Verkippung auf.
IOL-Verkippung wurde jedoch nicht berticksichtigt, da ihr Einfluss als deutlich gerin-
ger eingeschéitzt wurde als derjenige der IOL-Dezentrierung. Dies hat sich bestétigt
(Abschnitt 3.4.5).

Fiir die mathematische Représentation der individualisierten IOL-Vorderflachen wurde
fiir die Spline-IOL eine Kombination aus Zernike-Polynomen und BSplines und sowohl
fiir die Zernike-IOL als auch fiir die rIOL eine Beschreibung durch Zernike-Polynome
gewdhlt. Die Spline-IOL Darstellung wurde gewahlt, weil sie sich bereits bei der Re-
prasentation der Hornhautoberfliche bewahrt hatte. Fiir die Zernike-IOL und die rIOL
wurden Zernike-Polynom-Terme mit j < 22 [91] benutzt. Zernike-Polynome bilden eine
vollstdndige orthonormale Basis auf dem Einheitskreis und ihre Verwendung sollte Re-
dundanz verhindern [34]. Zernike-Polynome wurden bereits zuvor bei der Berechnung
individualisierter IOL-Vorderflachen genutzt [41,108].

Die Zernike-IOL und die rIOL wurden mit Hilfe des Levenberg-Marquardt-Algorithmus
optimiert. Dieser auch als damped least squares bekannter Algorithmus findet auch in
kommerziellen Optik-Design-Programmen (z. B. ZEMAX Optics Studio) Anwendung. Er
ist ein Gradientenabstiegsverfahren, bei dem numerisch bestimmte Gradienten ausgenutzt
werden, um ein Minimum einer nichtlinearen, quadratischen Zielfunktion zu finden. Es gibt
keine Garantie, dass das gefundene lokale Minimum auch gleichzeitig ein globales Minimum
der Zielfunktion (hier die wRMS Spot-Groéfse) darstellt. Um mit wenigen Iterationen ein
moglichst gutes Optimierungsergebnisse zu erreichen, wurden die Zernike-Koeffizienten
der Spline-IOL als Startpunkt fiir die Optimierung der Zernike-IOL genutzt und diejenigen
der Zernike-IOL dienten als Startpunkt fiir die Berechnung der rIOL. Das Ergebnis ist in
jedem Fall besser oder gleich dem Startpunkt.

Die Berechnung der rIOL nutzte Algorithmus 3.2 um die maximale wRMS Spot-Gréfe der

um 0,3mm dezentrierten IOL (Gleichung 3.17) zu minimieren. Diese Zielfunktion konnte
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bei alle Augen reduziert werden. In einigen Féllen war sie sogar kleiner als die zweitgrofste
wRMS Spot-Grofse der vier Dezentrierungsszenarien mit der Zernike-IOL. Als Alternative
dazu kdme eine globale Optimierungsstrategie, wie z. B. ein genetischer Algorithmus
[147], in Betracht. Diese Verfahren konnen lokale Minima leicht iiberwinden, benétigen
allerdings eine deutlich ldngere Rechenzeit und konnen keine Garantie bieten, dass das
gefundene Minimum tatséchlich ein globales Minimum der Zielfunktion darstellt. Eigene

Versuche mit einem genetischen Algorithmus ergaben keine wesentlichen Verbesserungen

der Zielfunktion fiir die rIOL.

Die Spotdiagramme bieten eine Ubersicht an welcher Stelle die Strahlen auf der virtuellen
Netzhaut auftreffen. Sie geben die Ergebnisse des numerischen Ray-Tracings direkt
wieder, berticksichtigen allerdings die Gewichtung der Strahlen nicht. Die Dichte der
Strahlen zusammen mit ihren Gewichtungen ergeben die geometrischen Point-Spread-
Function (PSF) (Beugungseffekte wurden vernachléssigt), die eine Alternative zu den
Spotdiagrammen darstellen (Abbildung 3.45). Die PSF widerspiegelt die Intensitat auf

der Netzhaut, die von einer Punktlichtquelle verursacht wird.

Anders als die Spotdiagramme oder die geometrische PSF zeigen die Wellenfrontfehler an
welcher Stelle Anderungen der IOL-Form die Abbildungsqualitéit besonders beeinflussen.
Wenn die Wellenfrontfehler z. B. im Aufsenbereich besonders grof sind, ist eine Anpassung
der IOL im Aufenbereich besonders hilfreich, zumindest wenn man die Gewichtung
auker Acht lasst. Zuséatzlich bieten die Wellenfrontfehler den Vorteil, dass sie anhand der
Aberrometrie im pseudophaken Auge iiberpriift werden kénnen, sollte eine individualisierte
IOL am Patienten eingesetzt werden [139]. Allerdings héngt der RMS Wellenfrontfehler
nicht direkt mit dem Visus zusammen, sodass der RMS Wellenfrontfehler alleine kein

zuverlissiges Maf fiir das Sehvermégen des Auges ist [4, 78].

Die Kataraktpatienten erhalten nach erfolgter Operation in der Regel eine Gleitsicht-
brille, in die sich auch eine Astigmatismus-Korrektur einschleifen lésst, sodass eine
vollstédndige Astigmatismus-Korrektur durch die IOL nicht unbedingt notwendig ist. Unter
Einbeziehung und Anpassung von virtuellen Brillengldsern fiir die jeweiligen Dezentrie-
rungsszenarien liefte sich mit individuell berechneten IOL-Optiken unter Umsténden noch

bessere Korrekturen der Aberrationen hoherer Ordnung erzielen.
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Abbildung 3.45: Die geometrische Point-Spread-Function (PSF) der Spline-IOL bei
Normalauge NP11. Die Farbkodierung zeigt die Summe der Gewichtungsfaktoren der
Strahlen, die innerhalb eines Bereichs von 2 pm x 2 pm auf die virtuelle Netzhaut treffen,
geteilt durch die Summe der Gewichtungsfaktoren aller Strahlen. Die geometrische PSF
gibt dadurch die gewichtete Helligkeitsverteilung auf der Netzhaut wider, die sich im ent-
sprechenden Spotdiagramm (Abbildung 3.18) weniger gut erkennen lésst. Die geometrische
PSF der zentrierten Spline-IOL ist in der Mitte abgebildet, X+ und Y+ bezeichnen jeweils
die geometrische PSF der um +0,3mm in z- bzw. y-Richtung dezentrierten Spline-10L.
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3.5 Diskussion
3.5.4.2 Diskussion der Einzelergebnisse

Die detailliert vorgestellte exemplarische Berechnung der individualisierten IOL fiir
Normalauge NP11 und Keratokonusauge KCP9 verdeutlicht den Optimierungsablauf und
gibt einen Eindruck der typischen Unterschiede zwischen den IOL der unterschiedlichen
Optimierungsstufen. Beide Augen sollten eine identische Basis-IOL Stérke benétigen.
Folglich konnte die Hornhaut von KCP9 keine stark {iberhthte Kriimmung aufweisen und

hatte einen geringen Keratokonusindex (TKC = 1).

Ausgangspunkt fiir die Optimierung der individualisierten IOL war die Basis-IOL. Mit
ihr konnte fiir NP11 eine deutlich kleinere wRMS Spot-Grofe erzielt werden als fiir KCP9
(Abbildung 3.14, Abbildung 3.15). Bei zentrierter IOL wurde der Objektpunkt nicht
angepasst, sodass ein Teil der wRMS Spot-Gréfken-Unterschiede moglicherweise durch die
Staffelung der Brechwerten der Basis-IOL in 0,5dpt Schritten zustande gekommen ist.
Allerdings war die wRMS Spot-Grofe mit der Basis-IOL fiir NP11 auch bei dezentrierter
IOL, bei der der Objektpunkt angepasst war, kleiner als fiir KCP9. Die Wellenfront-
fehler fielen fiir NP11 geringer aus als fir KCP9 (Abbildung 3.16, Abbildung 3.17).
Wihrend die Wellenfrontfehler mit der Basis-IOL fiir NP11 relativ rotationssymmetrisch
waren, zeigte sich bei KCP9 eine unsymmetrische Wellenfrontfehler-Verteilung wegen der

Hornhautpathologie.

Die Hohendifferenzen zwischen der Vorderflache der Basis-IOL und der Spline-IOL (Ab-
bildung 3.22) waren in etwa proportional zu den Wellenfrontfehlern der Basis-IOL im
zentrierten Fall (Abbildung 3.16, Abbildung 3.17). Durch die Korrektur der Wellenfront-
fehler mit der zentrierten Spline-IOL konnte fiir NP11 und KCP9 geméfs dem Maréchal
Kriterium (RMS Wellenfrontfehler < Wellenldnge/14) eine beugungsbegrenzte Abbil-
dungsqualitdt erreicht werden. Bei 40,3 mm Dezentrierung nahm die wRMS Spot-Grofe
mit der Spline-IOL deutlich zu (Abbildung 3.18, Abbildung 3.19, Abbildung 3.20, Abbil-
dung 3.21). Sie war allerdings auch mit dezentrierter Spline-IOL besser als die wRMS
Spot-Grofe mit der Basis-IOL im zentrierten Fall. Die Verbesserung der wRMS Spot-Grofe
gegeniiber der Basis-IOL war fiir KCP9 besonders grofs.

Die Zernike-IOL und die Spline-IOL unterschieden sich um einige pm (Abbildung 3.23),
wobei die Differenzen fiir KCP9 grofer als fiir NP11 waren. Mit der Zernike-IOL ergab
sich eine grokere wRMS Spot-Grofte bei KCP9 als bei NP11. Die geringeren Differenzen
zwischen den Spot-Grofen der Spline-IOL und der Zernike-IOL (Abbildung 3.25, Abbil-
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dung 3.26) als zwischen den Spot-Grofen der Spline-IOL und der Basis-IOL verdeutlichen,
dass bereits mit den j < 22 Zernike-Polynom-Termen der Zernike-IOL-Vorderflichen
wesentliche Verbesserungen der Abbildungsqualitat erzielt werden kénnen. Auch mit den
Zernike-IOL war die wRMS Spot-Grofe bei um 0,3 mm dezentrierter IOL deutlich kleiner
als mit der Basis-IOL.

Um die wRMS Spot-Gréfe bei leicht dezentrierter IOL weiter zu reduzieren, wurde die
rIOL berechnet. Dabei konnte die maximalen wRMS Spot-Grofse der dezentrierten rIOL
verglichen mit der dezentrierten Zernike-IOL nur leicht (0,7 um bzw. 1,4 pm) reduziert
werden. Dies hing damit zusammen, dass die wRMS Spot-Grofse fiir in positive y-Richtung
dezentrierte IOL nur schwer reduziert werden konnte, ohne gleichzeitig die wRMS Spot-
Grofe fiir die in negative y-Richtung dezentrierte IOL zu erhéhen. Die maximalen wRMS
Spot-Grofen fiir dezentrierte rIOL (Abbildung 3.29, Abbildung 3.30) lagen zwischen der
jeweils grofsten und zweitgrofsten wRMS Spot-Grofse der dezentrierten Zernike-IOL. Der
Unterschied zwischen der grofsten und zweitgrofsten wRMS Spot-Grofe der dezentrierten
Zernike-IOL war bei KCP9 grofter als bei NP11 und die maximale wRMS Spot-Grofe
konnte bei KCP9 durch die angepasste rIOL starker reduziert werden als bei NP11.

Der maximale RMS Wellenfrontfehler war fiir KCP9 mit der rIOL grofer als mit der
Zernike-IOL. Als Ursache hierfiir kommt in Betracht, dass der RMS Wellenfrontfehler
im Gegensatz zur wRMS Spot-Grofe keine Gewichtungsfaktoren enthélt und dass die

Berechnung der rIOL lediglich vier laterale Dezentrierungsszenarien berticksichtigte.

Theoretische Betrachtungen haben gezeigt, dass Induktion von sphérischer Aberration
durch eine IOL die Tiefenschérfe des pseudophaken Auges erhthen kann [111]. Klinisch
konnte gezeigt werden, dass aberrationskorrigierende IOL verglichen mit sphérischen
IOL im Mittel die Kontrastempfindlichkeit erhohen, jedoch eine geringere Tiefenschéarfe
bieten [86]. Eine IOL mit individualisierter Korrektur der sphérischen Aberration hat in
einer klinischen Studie eine leicht erhohte Tiefenschérfe verglichen mit einer aberrations-
neutralen IOL erreicht [88].

Abweichungen von der Objektpunktentfernung, fiir die die IOL berechnet wurden (z°% =
6m), erhohten die wRMS Spot-Groke (Abbildung 3.34). Die individualisierten IOL
(Spline-IOL, Zernike-IOL, rIOL) zeigten eine starkere Zunahme der wRMS Spot-Grofe
verglichen mit der Basis-IOL, jedoch waren die wRMS Spot-Grofen bei gleichen Objekt-

punktentfernung (zwischen oo und 25 cm) kleiner als mit der Basis-IOL. Der Vorteil der
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individualisierten Optik blieb erhalten. Dies kann damit zusammenhéngen, dass beide
Patienten mit der Basis-IOL leicht hyperop waren. Moglicherweise war aber auch die
individuelle Aberrationskorrektur von besonderer Bedeutung. Sie hat dafiir gesorgt, dass
die wRMS Spot-Grafse fiir 6 m Objektdistanz im Vergleich zur Basis-IOL so sehr reduziert
wurde, dass sich die Kurven der wRMS Spot-Grofen als Funktion der Objektpunktentfer-
nung der individualisierten IOL trotz groferer Steigung nicht mit denen der Basis-IOL
geschnitten haben. Fiir eine vollstdndige Diskussion der Tiefenschérfe sollte allerdings

auch der Einfluss des Pupillendurchmesser berticksichtigt werden [31].

3.5.4.3 Diskussion des Gruppenvergleichs

Die wRMS Spot-Groke der Basis-IOL hing bei Normal- und Keratokonusaugen vom
Irisdurchmesser ab (Abbildung 3.35). Die Abhéngigkeit vom Irisdurchmesser war mit
individualisierten IOL reduziert: Je stérker die individualisierten IOL fiir die Abbildung
mit zentrierter IOL angepasst waren, desto weniger hing die wRMS Spot-Grofse vom
Irisdurchmesser ab. Die Gewichtung der Strahlen als Funktion des Abstands zum Zentrum
der IOL bei der Optimierung der Zernike-IOL und rIOL kdénnte dafiir gesorgt haben,
dass ein Rest sphérischer Aberration verblieben ist und die wRMS Spot-Grofen mit
zunehmendem Irisdurchmesser minimal anstiegen. Patienten konnten insbesondere bei

weiter Pupille von individualisierten IOL profitieren.

Durch die individualisierten IOL wurden im Vergleich zu den Basis-IOL deutliche Verbes-
serungen der wRMS Spot-Grofsen bei zentrierten IOL erzielt (Tabelle 3.6, Tabelle 3.7).
Bei Keratokonusaugen war die Verbesserung so grofs, dass die wRMS Spot-Grofien bei
zentrierten IOL deutlich geringer als die wRMS Spot-Grofen der zentrierten Basis-IOL
bei Normalaugen ausfielen. Bei dezentrierten individualisierten IOL waren die wRMS
Spot-Grofsen in der Keratokonus-Gruppe ahnlich grofs, wie die wRMS Spot-Grofen der

dezentrierten Basis-IOL bei Normalaugen.

Mit der zentrierten Spline-IOL konnte fiir Normalaugen und Keratokonusaugen eine
beinahe vollstandige Korrektur der Wellenfrontfehler durch die individualisierte IOL-
Vorderflichengeometrie erreicht werden. Die iibriggebliebenen Wellenfrontfehler waren von

gleicher Grokenordnung wie bei der Korrektur durch eine angepasste Spline-Darstellung

der IOL-Riickfléche bei den Beispielen in [152)].
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Die Unterschiede zwischen den wRMS Spot-Groéfsen mit Basis-IOL und Zernike-IOL waren
fiir beide Patientengruppen deutlich grofer als die Unterschiede zwischen den wRMS
Spot-Grofsen mit Zernike-IOL und Spline-IOL. Mit reduzierter Anzahl an Freiheitsgraden
konnten ebenfalls deutliche Verbesserungen der wRMS Spot-Grofen erzielt werden. Dabei
waren die IOL-Vorderflichen der Zernike-IOL und der rIOL vor allem durch die Zernike-
Koeflizienten mit j < 11 [91] bestimmt.

Bei dezentrierter IOL erreichten die individualisierten IOL deutlich geringere wRMS
Spot-Grofien als die Basis-IOL. Dies passt zu den Ergebnissen von Simulationen, die
darauf hindeuten, dass aberrationskorrigierende und individualisierte IOL auch bei leichter

Dezentrierung eine verbesserte Abbildungsqualitét bieten kénnen [29,40,41].

Dezentrierung um < 0,3 mm hat den moglichen Grad der Individualisierung der IOL-
Vorderfléche nicht limitiert: Die Spline-IOL hatte im Mittel eine geringere maximale wRMS
Spot-Grofse als die anderen IOL-Modelle. Allerdings deuten die Differenzen zwischen den
wRMS Spot-Grofen bei zentrierter und bei dezentrierter IOL (Tabelle 3.8, Tabelle 3.9)
darauf hin, dass die wRMS Spot-Grofe der Zernike-IOL oder der rIOL weniger stark von
der IOL-Dezentrierung abhéngt, sodass die Zernike-IOL oder die rIOL bei Dezentrierung
> 0,3 mm vorteilhaft gegeniiber der Spline-IOL sein konnte.

Wegen der geringen Unterschiede zwischen den maximalen wRMS Spot-Gréfsen und den
néchstgrofsten wRMS Spot-Grofen bei den Dezentrierungsszenarien mit den Zernike-IOL
waren nur leichte Verbesserungen durch die rIOL méglich (< 1,9 pm). Die Verbesserungen
waren bei Keratokonusaugen grofer als bei Normalaugen, was sowohl mit der generell
grofseren wRMS Spot-Grofe der Zernike-IOL in der Keratokonuspatientengruppe als auch
mit der starker ausgepragten Asymmetrie der Keratokonus-Hornhéute zusammenhéngen

kann.

Bei Anderung der Objektpunktentfernung von 6 m auf 1 m blieben die wRMS Spot-Gréfen
der zentrierten individualisierten IOL kleiner als die wRMS Spot-Gréfsen der Basis-IOL.
Die Differenzen zwischen den wRMS Spot-Grofsen waren mit den individualisierten
IOL allerdings grofer als mit den Basis-IOL. Mit einer individualisierten IOL war die
RMS Spot-Groéfse im Vergleich zu einer sphérischen IOL auch +£1 mm von der virtuellen
Retina entfernt reduziert [121]. Méglicherweise bieten die individualisierten IOL fiir einen
weiten Bereich von Objektentfernungen eine verbesserte Abbildungsqualitit verglichen

mit den Basis-IOL. Eine axiale Verlagerung der IOL sollte einen dhnlichen Einfluss wie
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eine Anderung der Objektpunktentfernung haben (Abschnitt 2.2.2). Dementsprechend
wird auch bei axialen IOL-Ausrichtungsfehlern eine verbesserte wRMS Spot-Grofe mit

individualisierter IOL im Vergleich zur Basis-IOL erwartet.

3.5.5 Limitationen fiir individualisierte Intraokularlinsen
3.5.5.1 Einfluss der Linsenposition

Mit einer Monte-Carlo-Analyse wurde die wRMS Spot-Groke unter Einfluss verschiedener
Ausrichtungsfehler der IOL fiir Basis-IOL, Spline-IOL, Zernike-IOL und rIOL untersucht.
Dazu wurde die wRMS Spot-Grofe fiir 500 verschiedene IOL-Ausrichtungsfehler pro Auge

bestimmt. Die Anzahl der Szenarien war dhnlich wie bei [40].

Die IOL-Position wurde in jeder Iteration aus einer Zufallsverteilung ausgewéhlt. Dazu
wurden Pseudozufallszahlen mittels des Mersenne Twister Verfahrens erstellt. Bei den
Pseudozufallszahlen sind Korrelationen zwischen den einzelnen Grofen méoglich. Dies
sollte vermieden werden, um den Einfluss der jeweiligen Parameter getrennt betrachten
zu konnen. Aus diesem Grunde wurden die Pseudozufallszahlen so initialisiert, dass keine
signifikanten (p < 0,05) Korrelationen zwischen den Parametern vorkamen. Dennoch
konnen signifikante Korrelationen zwischen der wRMS Spot-Grofe und den einzelnen
Parametern ohne kausalen Zusammenhang auftreten. Bei einem der Keratokonusaugen
ergab sich eine signifikante Korrelation (p = 0,47) der wRMS Spot-Gréfse mit der Rotation
der Basis-IOL um deren optische Achse.

Die Breiten der Gaufiverteilungen, aus denen die Pseudozufallszahlen stammen, wurden
anhand von Literaturwerten festgelegt. Die Literaturwerte beziehen sich nicht speziell auf
Ausrichtungsfehler mit der hier verwendeten Basis-IOL. Fiir die IOL-Rotation um die
z-Achse wurden konnten jedoch Messungen an der Torica-aA (HumanOptics) IOL [42]

genutzt werden. Die Torica-aA stellt eine torische Version der verwendeten Basis-IOL dar.

Bei der Analyse haben die individualisierten IOL im Mittel kleinere wRMS Spot-Grofsen als
die Basis-IOL erzeugt. Dabei haben Keratokonusaugen stiarker von individualisierten 10L
profitiert als Normalaugen (Tabelle 3.10). Bei Keratokonusaugen haben sich bereits bei
der Berechnung der individualisierten IOL (Abschnitt 3.4.4) besonders grofe Differenzen
zwischen den wRMS Spot-Groéfen mit den Basis-IOL und den individualisierten IOL
gezeigt.

117



3 Berechnung individualisierter Intraokularlinsen

Besonders Augen mit irreguldrer Hornhaut kénnten von individualisierten IOL profitieren.
Bei den Normalaugen verbesserte sich die mittlere wRMS Spot-Grofe durch die individua-
lisierte IOL verglichen mit der Basis-IOL bei NP10 am starksten und NP7 am schwéchsten.
NP10 weist die grokte und NP7 die geringste Differenz der Keratometerwerte (K1, K2:
Tabelle 3.2) auf. Die stérkste Verbesserung bei den Keratokonusaugen erreichte KCP12,
welches TKC = 3 und eine grofe Differenz der Keratometerwerte besitzt (Tabelle 3.3). In
der Keratokonusgruppe fiel bei KCP3 (TKC =1, K2 — K1 = 0,9dpt) die Verbesserung

der mittleren wRMS Spot-Grofse am geringsten aus.

Die mittleren wRMS Spot-Groéfen der Optimierungsstufen der individualisierten IOL
unterschieden sich nur wenig voneinander. Die wRMS Spot-Grofen der individualisierten
IOL héngen stéirker von IOL-Ausrichtungsfehlern ab als die wRMS Spot-Grofen der
Basis-IOL. Die Streuung der wRMS Spot-Groéfsen war mit der Spline-IOL besonders
grok. Die Zernike-IOL und die rIOL stellen eine sicherere Wahl dar. Sie boten in > 90%
der Ausrichtungsfehlerszenarien eine reduzierte wRMS Spot-Grofe verglichen mit der
Basis-IOL.

Die Empfindlichkeit der wRMS Spot-Grofse gegeniiber TOL-Ausrichtungsfehlern cha-
rakterisiert tiber die Steigung (Differenz zwischen der minimalen und mittleren wRMS
Spot-Grofe) war fiir Keratokonusaugen grofer als fiir Normalaugen (Tabelle 3.11). Dies
liegt daran, dass die individualisierten IOL bei Keratokonusaugen stirkere Abweichun-
gen zur dezentrierungs-unempfindlichen Basis-IOL aufwiesen als bei Normalaugen. Die
grofseren Steigungen bei Keratokonusaugen konnten teilweise auch mit generell groferen
mittleren wRMS-Spot-Grofen zusammenhéangen. Die Abhéangigkeit der wRMS Spot-Grofe
von den Ausrichtungsfehlern der rIOL war im Vergleich zur Zernike-IOL nur unwesentlich
reduziert. Die Steigungen sind von gleicher Grofenordnung wie die Differenzen zwischen
der wRMS-Spot-Gréfie mit zentrierter und £0,3 mm dezentrierter IOL bei der Uberprii-
fung der IOL (Abschnitt 3.4.4, Tabelle 3.8, Tabelle 3.9), wobei die Vergleichbarkeit durch

die unterschiedlichen Darstellungen der Iris limitiert ist.

Ein besonders deutlicher Zusammenhang bestand zwischen der wRMS Spot-Gréfse mit den
individualisierten IOL und der lateralen IOL-Dezentrierung (Ar)?. Die wRMS Spot-Groke
mit der Basis-IOL war hingegen weitestgehend unabhéngig von der IOL-Dezentrierung
(Mlustration fiir NP11 und KCP9: Abbildung 3.46). Die Basis-IOL ist eine aberrationsneu-
trale IOL. Bei einer vergleichenden Monte-Carlo-Analyse der Abbildungsqualitdt einer
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IOL mit sphérischer Optik, einer aberrationsneutralen IOL und einer aberrationskorrigie-
renden IOL unter IOL-Dezentrierung hat sich fiir eine 3,0 mm bis 5,0 mm weite Pupille
gezeigt, dass die Abbildungsqualitéit der aberrationsneutralen IOL deutlich weniger durch
[IOL-Dezentrierung reduziert wurde als die Abbildungsqualitit der aberrationskorrigieren-
den IOL [3]. Gleichzeitig war die aberrationskorrigierende IOL fiir geringe Dezentrierung
der aberrationsneutralen IOL iiberlegen, was in anderen Simulationen [29] bestétigt

wurde und in der hier vorgestellten Monte-Carlo-Analyse fiir die wRMS Spot-Grofen der

individualisierten IOL ebenfalls zutrifft.
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Abbildung 3.46: (a) Die wRMS Spot-Grofe als Funktion der Dezentrierung fiir die Basis-
IOL (schwarz), Spline-IOL (griin), Zernike-IOL (rot) und rIOL (blau) fiir Normalauge
NP11 und (b) Keratokonusauge KCP9

Die Verkippung der IOL sorgte insbesondere bei den Normalaugen fiir erhohte wRMS
Spot-Grofen. Durch Verkippung der IOL &dndert sich der refraktive Zylinder [9]. Wahrend
dies bei den geringen Werten des Astigmatismus der Normalpatienten-Hornhaute die
wRMS Spot-Grofe erhéhte, kann eine verkippte Basis-IOL bei grofserem Astigmatismus
teilweise kompensatorisch wirken. Insbesonder fiir Keratokonusaugen ware ein Vergleich

mit der wRMS Spot-Grofe von torischen IOL aus diesem Grunde interessant gewesen.

Die Kombination aus Verkippung und Dezentrierung der IOL kann den Einfluss der
Dezentrierung auf die Abbildungsqualitét verstarken oder abschwéchen [105]. Hier wur-
de davon ausgegangen, dass ein Teil der Dezentrierung durch ein axial verschobenes

Rotationszentrum der Verkippung verursacht wurde. Wenn ein besseres Modell fiir die
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3 Berechnung individualisierter Intraokularlinsen

Kombination aus IOL-Dezentrierung und IOL-Verkippung entwickelt wird, kann die

Monte-Carlo-Analyse realitdtsnaher gestaltet werden.

Die individualisierten IOL hatten keine Rotationssymmetrie. Bei drei (Zernike-IOL, rIOL)
bzw. vier (Spline-IOL) Keratokonusaugen trat eine signifikante Korrelation zwischen
IOL-Rotation und wRMS Spot-Grofe auf. Verglichen mit den Hornh&uten der Kerato-
konusaugen wiesen die Hornh&ute der Normalaugen eine grofsere Rotationssymmetrie
auf, was sich in den Differenzen der Keratometerwerte widerspiegelt (Tabelle 3.2 und
Tabelle 3.3). Aus diesem Grunde mussten sich bei Normalaugen individualisierte IOL mit
geringeren Abweichungen von der Rotationssymmetrie ergeben als bei Keratokonusaugen.
Die wRMS Spot-Grdéfse war bei keinem der Normalaugen signifikant mit der IOL-Rotation

korreliert.

Die axiale Position der IOL zeigte keinen signifikanten Einfluss auf die wRMS Spot-Grofse.
Dies hdngt damit zusammen, dass die SE durch Anpassen des Objektpunkts weitestgehend

ausgeglichen wurde.

3.5.5.2 Messunsicherheit

Fluktuationen der Hornhautform limitieren die Berechnungsgenaugigkeit fiir individua-
lisierte IOL zusétzlich zu IOL-Ausrichtungsfehlern. Die Beobachteten Unterschiede der
[IOL-Oberflache wegen Fluktuationen der Hornhautform lagen zwischen dem was aufgrund
der Messgenauigkeit der Hornhautform und der Wiederholbarkeit der Hornhautmessung
mit der Pentacam HR geméf Gleichung 3.24 zu erwarten war. Denn Ausrichtungsfeh-
ler der Hornhautoberflachen konnten nicht vollstdndig durch die Objektpunktkorrek-
tur ausgeglichen werden, da die virtuelle Fovea der Ray-Tracing-Modelle stets auf der

Videokeratometrie-Achse positioniert wurde.

Zwei der vier Augen waren auch bei der Studie der Wiederholbarkeit /Messgenauigkeit [124,
126,128| der Hornhauttomographie beteiligt. Die Fluktuationen der Hornhautform konnten
bei ihnen iiber einen lingeren Zeitraum auf gleiche Weise (vgl. Abschnitt 3.3.2.1) analysiert
werden, wie die Messgenauigkeit. Die um Ausrichtungsfehler bereinigten Unterschiede
zwischen den Hornhauttomographie-Messungen {iber einen ldngeren Zeitraum waren bei

beiden Augen minimal grofer als die zugehorige Messgenauigkeit der Pentacam HR.
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Die Fluktuation der Hornhautform limitieren die Vorhersagegenauigkeit der postoperativen
Refraktion bzgl. Sphére und Zylinder [95]. Bei den hier vorgestellten Betrachtungen haben
sich die Fluktuationen der Hornhautform vor allem auf den Zernike-Defokus-Koeffizient
und die Astigmatismus-Koeffizienten ausgewirkt, die fiir eine Korrektur von Sphére und
Zylinder mafsgeblich sind. Allerdings haben die Fluktuationen der Hornhautform auch zu
Variationen dhnlicher Gréfenordnung weiterer Zernike-Koeffizienten gefiihrt. Dies kann
bedeuten, dass individualisierte IOL grofiere Empfindlichkeit gegeniiber Fluktuationen

der Hornhautform aufweisen als Standard-IOL, wie die Basis-IOL.

Bei der Basis-IOL konnen Fluktuationen der Hornhautform die wRMS Spot-Grofse sowohl
verbessern als auch verschlechtern. Die erreichten wRMS Spot-Grofen mit der zentrierten
Basis-IOL variierten etwa 0,2 pm starker als die wRMS Spot-Gréfsen der in +y-Richtung
dezentrierten Basis-IOL. Daran ist der Einfluss des sphérischen Refraktionsfehlers erkenn-
bar, der bei der dezentrierten IOL durch die Korrektur des Objektpunkts ausgeglichen

wurde.

Eine sphérische IOL mit 20 dpt unterscheidet sich von einer aberrationsneutralen IOL
gleichen paraxialen Brechwerts in der Peripherie um =~ 37 um, wenn nur die vordere
IOL-Oberflache asphérisch gewéhlt wird. Die durch Fluktuationen der Hornhautform
verursachten Unterschiede in der Berechnung der individualisierten 101, waren verglichen
dazu gering und von der Grofenordnung < 7um (Abbildung 3.40). Die Oberflachenun-
terschiede zwischen den Vorderflichen von Basis-IOL und individualisierten IOL waren
fiir viele Patienten deutlich grofer als 7pm (vgl. Abbildung 3.22), sodass sie trotz der

Fluktuationen der Hornhautform von individualisierten [OL profitieren kénnten.

Die Darstellung der IOL-Oberflache mit 22 Zernike-Polynom-Termen der Zernike-IOL
und rIOL reduzierte die Unterschiede der IOL-Oberflache aufgrund von Fluktuationen der
Hornhautform verglichen mit der Spline-IOL nicht. Dies kann damit zusammenhéngen,
dass bereits mit der Zernike-IOL und der rIOL eine weitgehende Korrektur der Aberratio-
nen erreicht worden ist, sodass die wRMS Spot-Grofe bei zentrierter Zernike-IOL < 5pm
betrug.

Die Unterschiede zwischen der Zernike-IOL und der rIOL waren kleiner als die Variationen
der Oberflichenform wegen der Fluktuationen der Hornhautform, sodass in den meisten
Féllen die Berechnung der rIOL nicht notwendig ware. Lediglich wenn die wRMS Spot-

Grofen zweier realistischer Dezentrierungsszenarien der Zernike-IOL um mehr als &~ 2,7 pm
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abweicht, konnte die rIOL einen deutlichen Vorteil bringen. Unter Umstédnden wére ein
[IOL-Oberfldichenmodell mit weniger Polynom-Termen toleranter gegeniiber Fluktuationen
der Hornhautform. Dafiir wiirde sich vor allem eine Kombination der Zernike-Polynom-

Terme fiir Defokus, Astigmatismus, sphérische Aberration und Koma anbieten [24].

Die Betrachtungen zur Messunsicherheit wurden anhand von Messungen an vier Normalau-
gen durchgefiithrt. Moglicherweise treten bei anderen Augen stérkere oder schwéchere
Fluktuationen der Hornhaut auf. Die individuelle Biometrie und Hornhautform koénnte
die Fluktuationen der Hornhautform und ihren Effekt auf die I[OL-Berechnung veréndern.
Die Behandlung von Keratokonuspatienten mit dem Cross-Linking-Verfahren kann die
Hornhautsteifigkeit verdndern [48] und dadurch moglicherweise die Fluktuationen der
Hornhautform beeinflussen. Der operative Eingriff bei der IOL-Implantation kann Ande-
rungen der Hornhaut verursachen [39], die grofer als die Fluktuationen der Hornhautform
ausfallen konnten. Mdoglicherweise resultiert das Cross-Linking-Verfahren auch in einer
Anderung des Brechungsindex nyy der Hornhaut [134], die in den Ray-Tracing-Modellen
nicht beriicksichtigt wurde.

Erhohung des Brechungsindex nyy fithrt zu verringertem Hornhautbrechwert, da die
Riickseite der Hornhaut starker gekriimmt ist als die Vorderseite und ihr negativer
Brechwert verstarkt wird. Damit ist ein hoherer IOL-Brechwert und somit ein erhohter
Defokus-Koeffizient der Zernike-IOL oder rIOL notwendig (Abbildung 3.41). Bei Reduktion
von nyy sinkt der notwendige Brechwert entsprechend. Die beobachteten Unterschiede
der individualisierten IOL waren von dhnlicher Gréfenordnung wie die Variationen wegen

Fluktuationen der Hornhautform.

Anpassung des Objektpunkts reduziert den Einfluss des Hornhautbrechwerts auf die
wRMS Spot-Grofe mit der Basis-IOL: Die wRMS Spot-Grofse mit der zentrierten Basis-
IOL wurde starker von der Variation von npg beeinflusst als mit der dezentrierten
Basis-IOL, bei der der Objektpunkt angepasst wurde. Die Reduktion der wRMS Spot-
Grofke der dezentrierten Basis-IOL bei Erhohung von ngy kann mit der Anderung des
Abbildungsmafstabes zusammenhéngen. Die Messunsicherheit des Brechungsindex nyy
ist vor allem fiir die spétere Brillenanpassung wichtig und spielt fiir die Berechnung
der individualisierten IOL verglichen mit den Auswirkungen der Fluktuationen der

Hornhautform eine untergeordnete Rolle.
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Bei der Berechnung des IOL-Brechwerts trigt ngyg mit etwa 0,09 dpt zur Unsicherheit
der Vorhersage der SE bei Normalaugen bei, wihrend die Brechungsindizes nacp und
neye €twa 0,05dpt beitragen [93|. Erhohung des Brechungsindex des Mediums im Auge
nacp = Niye erhoht den Hornhautbrechwert wegen der geringeren Differenz zwischen
npg und nacp. Gleichzeitig wird der effektive Brechwert der IOL reduziert. Da die
Kriimmung der IOL geringer als die Kriimmung der Hornhaut ist, sinkt der IOL-Brechwert
weniger stark als der Brechwert der Hornhaut steigt, sodass ein geringerer IOL-Brechwert
notwendig wird und die Defokus-Koeffizienten der Zernike-IOL und rIOL reduziert werden
(Abbildung 3.42). Gleichzeitig dnderte sich der Astigmatismus durch die erhéhte Brechung
an der Hornhautriickflache bei reduzierter Brechung an der IOL. Der hohe Anteil des
Astigmatismus bedingt wahrscheinlich die geringen Unterschiede zwischen der Anderung

der wRMS Spot-Grofe mit dezentrierter und zentrierter Basis-IOL bei Variation von
NEye = NACD-

Wenn man unterschiedliche Brechungsindizes in der Vorderkammer und im Vitreous
zulédsst, kann ein Teil des kompensatorischen Effektes, bei dem der Brechwert der IOL
an beiden Oberflachen steigt (sinkt) wéhrend der Brechwert der Hornhaut sinkt (steigt),
verloren gehen. Die Anderungen der individualisierten IOL wegen der Messunsicherheit
von Ngye, Nacp Waren deutlich geringer als die Anderungen aufgrund der Messunsicherheit
von nyg oder bedingt durch Fluktuationen der Hornhautform. Der Einfluss der Messunsi-
cherheit des Brechungsindex des Mediums im Auge auf die Berechnung individualisierter

IOL kann als vernachlassigbar betrachtet werden.

Eine Anderung der Position der virtuellen Fovea um +1 mm beeinflusste die individua-
lisierten IOL dhnlich stark wie die Fluktuationen der Hornhautform. Derzeit existie-
ren keine Messungen der Position der Fovea verglichen mit dem Hornhautapex und
der Videokeratometrie-Achse. Eine praoperative Messung ist wegen des unbekannten
Brechungsindex-Profils der natiirlichen Linse schwierig. Aus diesem Grunde wurde davon
ausgegangen, dass sich lediglich die mittlere Position der Fovea abschétzen ldsst. Mes-
sungen des Winkels x zwischen der visuellen Achse und der Pupillenachse zeigten eine
SD von etwa 2,5° [47]. Unter der Annahme, dass sich die Variabilitidt auf die Position der
virtuellen Fovea zuriickfiithren lésst, entspricht das ndherungsweise einer Verschiebung
von 1 mm. Zur besseren Abschitzung wiaren Untersuchungen der Position der Fovea im

Verhiéltnis zur Videokeratometrie-Achse an pseudophaken Augen hilfreich.
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Anderung der Position der virtuellen Fovea resultierte bei der Zernike-IOL und der rIOL
vor allem in verdnderte Zernike Koeffizienten mit j < 3 [91] und einem leicht reduzierten
Defokus-Koeffizienten (j = 4). Die Tilt-Koeffizienten (j = 2, j = 3) bewirken eine leichte
prismatische Wirkung. Die prismatische Wirkung kann erforderlich geworden sein, weil
die Position des Objektpunkts fiir die Optimierung der individualisierten IOL anhand der
Basis-IOL angepasst wurde, die einen leicht anderen Brechwert als die individualisierte
IOL besitzen kann. Die Unterschiede der IOL-Vorderflachenerhebung sind ohne die Tilt-
Koeffizienten und die Korrektur der Mittendicke durch den Zernike-Koeffizient mit 7 = 1
deutlich geringer (Abbildung 3.47). Der néchstgrofere Beitrag kam durch den Defokus-
Koeffizienten (j = 4) zustande, der vor allem die Brennweite der IOL beeinflusst. Dies
kann ebenfalls mit der Anpassung des Objektpunkts mit der Basis-IOL zusammenhéngen,
denn dabei wurde die 2-Koordinate (2°/) nicht angepasst, sodass die Distanz zwischen
Hornhaut und Objektpunkt wuchs, wodurch eine niedriger brechende IOL notwendig
wurde. Der Einfluss von Defokus und Astigmatismus (4 < j < 6) kann durch eine

postoperativ angepasste Brille weitestgehend korrigiert werden.
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Bei der Monte-Carlo-Analyse der wRMS Spot-Grofsen der Basis-IOL ergab sich auf-
grund der IOL-Ausrichtungsfehler eine SD von 1,94pm 4+ 0,25 pm fiir Normalaugen
und 3,5pm + 0,8 pm fiir Keratokonusaugen. Die Variationen der wRMS Spot-Grofe
der in +y-Richtung dezentriereten Basis-IOL wegen den Messunsicherheiten erreichten
die gleiche Grofenordnung. Die Auswirkungen von Fluktuationen der Hornhautform

(=~ 1,4pm) und der Unsicherheit der Positionierung der Fovea (< 2,2 pm, Mittelwert
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~ 0,9 pm) waren besonders entscheidend, wihrend die Anderung der Brechungsindizes
NHH, NEye, MAcD Vergleichsweise geringe Auswirkungen auf die wRMS Spot-Grofie mit
der dezentrierten Basis-IOL hatten. Die Vergleichbarkeit ist allerdings dadurch limitiert,
dass bei der Analyse der Messunsicherheit fiir die Iris eine Gewichtung der Strahlen
gemal ihrer Auftreffpunkte auf der IOL-Vorderfliche anstatt einer 4,5 mm Aperturblende
genutzt wurde. Es wére ratsam, bei der Berechnung von individualisierten IOL neben
moglichen Dezentrierungsszenarien auch die Fluktuationen der Hornhautform und die

Position der Fovea zu beriicksichtigen.

Bei der Fertigung von individuellen Freiformflichen, wie sie fiir die Vorderseite der
individualisierten IOL benétigt werden, sollten die Fertigungstoleranzen der IOL-
Vorderflachenform auch im Randbereich < 7pm sein, um die Messunsicherheiten
der Berechnung zu unterbieten. Abformende Verfahren sind fiir die Fertigung von
Einzelstiicken ineffizient. Die Herstellung mit spanenden Verfahren kommt in Betracht:
Eine auf Zernike-Polynomen basierende Phasen-Platte mit 6 mm Durchmesser konnte mit
ausreichender optischer Qualitét in einer Genauigkeit von < 1 pm aus PMMA spanend
erzeugt werden [148]. Allerdings war sie durch kleine Zernike-Koeffizienten charakterisiert.
In der Zukunft konnten individualisierte IOL auch mittels additiver Verfahren gefertigt
werden [50,51,100].
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3.6 Schlussfolgerungen und Ausblick

Im Rahmen dieser Arbeit wurden Ray-Tracing Modelle zur Simulation der pseudophaken
Optik entwickelt, um individuell auf das Patientenauge zugeschnittene IOL-Optiken
berechnen zu kénnen. Diese Ray-Tracing-Modelle sind durch fiinf Grenzflachen charak-
terisiert: Hornhautvorderflache, Hornhautriickfliche, IOL-Vorderflache, IOL-Riickflache
und die virtuelle Ebene der Fovea. Bei einigen Simulationen werden sie zusétzlich mit

einer virtuelle Irisapertur vor der IOL ausgestattet.

Fiir die Positionierung der IOL im Ray-Tracing-Modell kann die ELP-Vorhersage nach
Haigis (Gleichung 3.1) verwendet werden. Die IOL-Konstanten der Haigis-Formel werden
anhand einer Vielzahl an Patientendaten optimiert, um eine zuverlassige Positionierung
der IOL zu ermoglichen. Fiir die Optimierung der IOL-Konstanten kénnen verschiedene
Optimierungskriterien genutzt werden. Die verschiedenen Optimierungskriterien konnen
zu unterschiedlichen IOL-Konstanten fithren [125]. Unterschiede zwischen verschiede-
nen IOL-Konstanten-Triplets (ag,a1,a2) der Haigis-Formel [43] lassen sich anhand der
Fehler-Ellipsoide der statistischen Messunsicherheiten der Optimierung einordnen (Ab-
schnitt 3.4.1) [130]. die RMS-Abweichung der Vorhersage der postoperativen Refraktion
im sphérischen Aquivalent bietet sich als Optimierungskriterium besonders an, da damit
direkt auf eine passende refraktive Versorgung abgezielt wird. Mit Hilfe der hier vorgestell-
ten Strategie der gewichteten Approximation lassen sich die IOL-Konstanten so optimieren,
dass die negativen Auswirkungen von statistischen Gaufs-verteilten Messunsicherheiten

der Biometrie und Refraktion reduziert werden [127].

Die individuelle Hornhautform bestimmt die Aberrationen, die mit individualisierten IOL
ausgeglichen werden. Eine gute Messgenauigkeit und eine zuverlassige Darstellung der
Hornhautvorderflache ist fiir die Ray-Tracing-Modelle entscheidend. Die Pentacam HR
misst die Hornhautvorderflache mit besonders guter Wiederholbarkeit [128]. Die Wiederhol-
barkeit der Hornhautmessungen mit der Pentacam HR ist fiir Normalaugen durch Ausricht-
ungsfehler des Auges wihrend der Messung beschrankt (Abschnitt 3.4.2) [124,126,128]. Die
Ausrichtungsfehler kénnen mit dem hier entwickelten Verfahren korrigiert werden [126,128|.
Aus den korrigierten Messungen ergibt sich die Messgenauigkeit der Hornhautform. Die
Messgenauigkeit der Hornhautvorderfliche war fiir Normalaugen im Zentrum durch die
axiale Auflésung der Messungen beschrankt. Fiir Keratokonusaugen ist moglicherwei-

se nicht nur die Wiederholbarkeit der Hornhauttomographie eingeschriankt [150], auch
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konnten systematische Fehler insbesondere bei der Vermessung der Hornhautriickflache

auftreten, die in Zukunft charakterisiert werden sollten.

Mit einem mathematischen Modell bestehend aus einer Kombination aus Zernike-
Polynomen und BSplines lassen sich auch Messungen von Hornhéduten mit Keratokonus
mit hinreichender Genauigkeit approximieren, sodass auch Keratokonusaugen mit den

Ray-Tracing-Modellen simuliert werden konnen.

Die Ray-Tracing-Modelle zur Untersuchung der optischen Eigenschaften der jeweiligen
Augen werden basierend auf praoperativen Messungen der Hornhauttomographie und
Biometrie erstellt. Die axiale Position der IOL kann anhand der [OL-Konstanten der Haigis-
Formel [43] abgeschétzt werden. Die Ray-Tracing-Modelle der pseudophaken Normalaugen
erreichten vergleichbare Brechwert-Vorhersagen wie die Berechnung mittels der etablierten
Haigis-Formel (Abschnitt 3.4.3). Ob die Abschétzung der axialen IOL-Position ausreicht
und die Berechnung mittels der Ray-Tracing-Modelle Vorteile bei der Auswahl der IOL-
Brechwerte gegeniiber der formelbasierten Berechnung bietet, muss klinisch noch gezeigt

werden.

Die Untersuchung der statischen Pupillendurchmesser von Normalaugen bei unterschiedli-
chen Beleuchtungsstérken zeigt deutliche individuelle Unterschiede auf [123]. Die Auswahl
von IOL, die die sphérische Aberration nicht vollstéandig korrigieren, kénnte durch einen

individuellen Pupillendurchmesser im Ray-Tracing-Modell verbessert werden.

Die passende IOL-Auswahl verbessert die Abbildungsqualitit monokular. Die Vergrofe-
rung beider Augen sollte sich um weniger als 5% unterscheiden, damit eine Fusion der
jeweiligen Bilder moglich ist [69]. Um dies zu garantieren, kann im Ray-Tracing-Modell
eine Zielrefraktion fiir die postoperativen Brillenverschreibung durch Anderung der Ob-
jektpunktdistanz eingestellt werden. Die richtige Kombination aus IOL-Brechwert und

Brillenverschreibung ist fiir die Vergroferung und somit binokulare Fusion entscheidend.

In den Ray-Tracing-Modellen kénnen Auswirkungen von Dezentrierung oder Verkippung
auf die Fixationsachse und die postoperative Refraktion im sphirischen Aquivalent si-
muliert werden. Das hierfiir entwickelte Verfahren zur Korrektur des Objektpunkts bei
[IOL-Ausrichtungsfehlern dient dazu, die Abbildungsqualitdt an der Stelle der virtuellen
Fovea bei Ausrichtungsfehlern der IOL zu untersuchen. Moderate IOL-Ausrichtungsfehler
(Dezentrierung bzw. Verkippung) bewirken eine unkritische Anderung der Fixations-
achse und eine Anderung der Refraktion (im sphérischen Aquivalent) < 0,57 dpt bei
Normalaugen [129].
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Mit Hilfe der Ray-Tracing-Modelle kénnen individualisierte IOL mit Freiformoptik zur
Aberrationskorrektur in Normalaugen und Keratokonusaugen effektiv bestimmt werden
(Abschnitt 3.4.4). Sowohl beinahe vollstiandig aberrationskorrigierende IOL-Geometrien in
Form einer Kombination aus Zernike-Polynomen und BSplines als auch vereinfachte I0L-
Geometrien basierend auf Zernike-Polynomen lassen sich berechnen. Weiterhin werden die
optimierten IOL-Geometrien angepasst, um auch unter ungiinstiger [OL-Dezentrierung

eine geringe wRMS Spot-Grofe (Gleichung 2.8) zu ermoglichen.

Bei allen Augen der vorgestellten Simulationsstudie konnte die wRMS Spot-Groéfe durch
die individualisierten IOL im Vergleich zu einer aberrationsneutralen Standard-IOL
deutlich reduziert werden. Dabei war die wRMS Spot-Grofe liber einen weiten Bereich
an Objektpunktentfernungen mit individualisierten IOL iiberlegen. Erweiterungen der
Ray-Tracing-Modelle konnten die Berechnung individualisierter IOL weiter verbessern.
Besonders grofes Verbesserungspotential wird durch ein Vorhersagemodell fiir die post-
operative Ausrichtung der IOL, ein individualisiertes Pupillen-Modell, Einbezichung einer
virtuellen Brille und Einbeziehung zusétzlicher Objektpunkte [142] erwartet. Allerdings
erhoht sich auch die Anfélligkeit der Berechnung gegeniiber Messfehlern, wenn zusétzliche

Parameter erfasst werden miissen.

Die hier vorgestellte Berechnung individualisierter IOL zielt darauf ab, die monochroma-
tischen Aberrationen in den Ray-Tracing-Modellen zu korrigieren. Das reale pseudophake
Auge hat zusétzlich chromatische Aberration, sodass die Aberrationskorrektur nicht fiir
alle Wellenlédngen erfolgreich ist. Dennoch verbessern monochromatisch optimierte IOL
auch die polychromatische Abbildungsqualitiat um = 200%, wobei die Abbildungsqualitét
gleichzeitig weniger durch Dezentrierung beeinflussbar werden kénnte als in der mono-
chromatischen Simulation [108]. Die gleichzeitige Korrektur von monochromatischen und
chromatischen Aberrationen konnte die Kontrastempfindlichkeit weiter erhéhen [8]. Um
neben den monochromatischen auch chromatische Aberrationen auszugleichen, konnte auf
der Riickseite der individuellen IOL eine entsprechende diffraktive Optik vorgesehen wer-
den [77]. Eine Korrektur chromatischer Aberrationen wére auch durch eine Doublet-IOL
moglich [33], stellt aber erhohte Anforderungen an die IOL-Produktion. Welche Korrektur

der chromatischen Aberration optimal wére, ist Gegenstand aktueller Forschungen [79].

Die Individualisierung von derzeit im klinischen Alltag eingesetzten IOL beschrankt sich

auf die Auswahl torischer IOL mit passender Korrektur astigmatischer und sphérischer
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Refraktionsfehlern sowie der sphéarischen Aberration. Da die Achse mit dem hdochsten
Brechwert der Hornhaut héufig nicht senkrecht auf der Achse mit dem schwéchsten
Brechwert steht [1], konnten viele Augen von individualisierten IOL profitieren, die bei
ausreichend guter Ausrichtung auch einen irreguldren Astigmatismus ausgleichen kénnen.
Bei Augen mit hinreichend kleinem Astigmatismus haben sich rotationssymmetrische IOL

mit individualisierter Asphérizitat als vorteilhaft gezeigt [88].

Der Einfluss von IOL-Ausrichtungsfehlern auf die wRMS Spot-Gréfe im Ray-Tracing-
Modell wurde mit Hilfe einer Monte-Carlo-Analyse fiir zwolf Normalaugen und zwolf
Keratokonusaugen untersucht. Die mittlere wRMS Spot-Grofse konnte sowohl bei Nor-
malaugen als auch bei Keratokonusaugen durch die individualisierten IOL im Vergleich
zur Standard-IOL deutlich reduziert werden (Abschnitt 3.4.5). Die wRMS Spot-Gréfsen
der individualisierten IOL héngen vor allem von der Dezentrierung der IOL im Auge
ab. Die speziell fiir die Reduktion der Empfindlichkeit gegeniiber 10L-Dezentrierung
optimierten IOL zeigten leicht geringere Abhéngigkeit der wRMS Spot-Grofe von IOL-

Ausrichtungsfehlern verglichen mit den anderen individualisierten IOL.

Die Ausrichtungsfehler der IOL haben sich als entscheidende Faktoren fiir die erreichbare
Abbildungsqualitét mit Hilfe individualisierter IOL bestétigt. Dabei ist insbesondere die
IOL-Dezentrierung entscheidend. Eine bessere Vorhersage der IOL-Ausrichtung kénnte die
Berechnung der individualisierten IOL verbessern. Gleichzeitig sollten Haptik-Geometrien
fiir die IOL so gestaltet werden, dass die Dezentrierung minimiert wird. Unter Umsténden
kénnte die Auswahl einer Oberflichenbeschreibung der IOL-Optik mit einer geringen
Anzahl an Freiheitsgraden hilfreich sein, um den Einfluss von Ausrichtungsfehlern und
Messunsicherheit der Hornhaut zu reduzieren. Eine postoperative Anpassung der IOL-
Optik (z.B. bei lichtadjustierbaren IOL [119] oder mittels fs-Laser-Bearbeitung [145])

wiirde den Einfluss von IOL-Ausrichtungsfehlern eliminieren.

Die Genauigkeit der Berechnung von individualisierten IOL wird durch Messunsicherheiten
der Brechungsindizes, Fluktuationen der Hornhautform und der Unsicherheiten bei
der Positionierung der virtuellen Fovea im Ray-Tracing-Modell limitiert. Wahrend die
Messunsicherheit der Brechungsindizes vor allem den Brechwert der IOL beeinflussen,
stellen die Fluktuationen der Hornhautform eine entscheidende Limitierung fiir die
mit individualisierten IOL erreichbare Abbildungsqualitit dar. Die Positionierung der

virtuellen Fovea ist nach den Fluktuationen der Hornhautform die néchstgrofere Quelle
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fiir Unsicherheiten bei der Berechnung individualisierter IOL. Eine Erweiterung der
Ray-Tracing-Modelle durch eine Abschétzung der Position der Fovea im Verhéltnis
zur Videokeratometrie-Achse kann diese Unsicherheiten reduzieren. Unter Umstéanden
kann eine zusétzliche Abschitzung der Auswirkungen der Kataraktoperation auf die

Hornhautgeometrie hilfreich sein.

Bevor klinische Studien mit individualisierten IOL erfolgen kénnen, sollten neben den
Erweiterungen der Ray-Tracing-Modelle Fertigungs- und Verifizierungs-Protokolle fiir die
IOL-Optik entwickelt und implementiert werden [65]. Die hier vorgestellten Simulationen
deuten an, dass Abweichungen der produzierten IOL-Form von den Simulationsvorgaben
im gesamten Optikbereich < 7pum betragen miissen, damit sie geringer als die Unsi-
cherheiten der Ray-Tracing-Modelle sind. Bei vielen hydrophilen Materialien muss dazu
insbesondere die Form- und Brechungsindexdnderung des Materials bei der Fliissigkeits-

aufnahme kontrolliert werden.

Im Vergleich zu den Standard-IOL zeichnete sich mit den individualisierten IOL eine
besonders grofe Reduzierung der wRMS Spot-Grofe bei Augen von Keratokonuspatienten
ab. Weitere Personengruppen, die moglicherweise besonders stark von individualisier-
ten IOL profitieren, sind Patienten nach einer Hornhauttransplantation, nach einem
refraktiv-chirurgischen Eingriff oder mit sonstigen Hornhautpathologien. Inwieweit sich
die verbesserte wRMS Spot-Gréfse in einem verbesserten Visus und/oder einer verbesser-
ten Kontrastiibertragung umsetzt, hangt von der neuronalen Adaption an die verédnderten

Aberrationen der Augen ab.

Viele Keratokonuspatienten sind relativ jung und kommen nicht fiir eine Kataraktoperation
in Frage. Sie kdnnten von der Behandlung mit einer phaken IOL profitieren, die zusatzlich
zur natiirlichen Linse in das Auge implantiert wird, um die Aberrationen auszugleichen.
Dabei bleibt die Akkomodation erhalten. Die Optik einer solchen phaken IOL kann
basierend auf dhnlichen Ray-Tracing-Modellen individualisiert werden, wie dies hier fiir

pseudophake Augen geschehen ist.

Die Berechnung individualisierter IOL im Ray-Tracing-Modell unter Berticksichtigung von
Fehlpositionierungen stellt einen vielversprechenden Ansatz dar, um Kataraktpatienten

mit verschiedensten Hornhautpathologien adédquat zu versorgen.
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A.3 Abkiirzungen

Abkiirzung Bedeutung

ACD Vorderkammertiefe (anterior chamber depth)

AL Achslange

Basis-IOL aberrationsneutrale Standard-IOL

BSpline Basis-Spline

dpt Dioptrien (m™1)

ELP Effektive Linsenposition

IOL Intraokularlinse

individualisierte IOL TOL, deren Optik fiir ein bestimmtes Auge angepasst wurde
OPD optische Weglangendifferenz (optical pathlength difference)
pP2v grofste OPD einer Wellenfront (peak to valley)

phakes Auge Auge mit natiirlicher Linse

PMMA Polymethylmethacrylat

pseudophakes Auge
RMS

rIOL

SD

SE

Spline-IOL
Spot-Grofe

TKC

wRMS

Zernike-10L

Auge ohne natiirliche Linse, mit IOL

Wurzel aus dem mittleren Quadrat einer Grofe (root mean square)
individualisierte IOL mit erhohter Dezentrierungstoleranz
Standardabweichung (standard deviation)

Refraktion im sphérischen Aquivalent

individualisierte IOL mit BSpline-Vorderflache

Grofe der Abbildung eines Punktes auf der Retina
Keratokonusindex (topographical keratoconus classification)
gewichtete RMS (weighted root mean square)

individualisierte IOL mit Zernike-Vorderflache
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A.4 Mathematische Symbole

Mathematisches Symbol Bedeutung

Mittelwert von . ..

gewichteter Mittelwert von .

1° =180rad/m, 1’ = 3rad/m, 1” = 1rad/(207)

ag, a1, Gy IOL-Konstanten der Haigis-Formel [43]

ACD Vorderkammertiefe (anterior chamber depth)

AL Achsléange

ALP z-Koordinate mit minimaler wRMS Spot-Grifie

« Winkel zur Oberflaichen-Normalen

OFix Drehwinkel der Fixationsachse

Oy, Qy, O IOL-Verkippung um die x-,y-, bzw. z-Achse

¢ jter Zernike-Koeffizient geméaf [91]

Chry BSpline-Koeffizient der Ordnung & in y und [ in x

2 .2 1 2
X"y XZern> XRob0» XRobl
AL

Zielfunktionen fiir die IOL-Optimierung

Anderung von . ..

Ax, Ay, Ar Dezentrierung in z, y, bzw. r-Richtung
ELP Effektive Linsenposition

.. .HH die Hornhaut betreffend

1 Zahlindex

.. .IOL die IOL betreffend

J Zernike-Ordnung geméfs Notation nach [91]
K Keratometerwert

LRay Propagationsstrecke eines Strahls

LWF [ACD Propagationsstrecke der Wellenfront in IOL
LACD Propagationsstrecke der Wellenfront in Vorderkammer
N Anzahl der Probanden

NRay Anzahl der Strahlen im Ray-Tracing

N, BSpline-Basisfunktion der Ordnung [

n Brechungsindex

No,NACD;NEye,""HH
nioL
w

Brechungsindex: Luft, Vorderkammer, Vitreous, Hornhaut

Brechungsindex der IOL
Winkelgrofe einer Landolt-Ring-Liicke
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Mathematisches Symbol

Bedeutung

OPD
OPL
OPL,
OP Lot
P

p
bj
Pos

Q
= VTP
R

Ref
Res

ROT

RMS

RM SWFE
SE

Th

U

U

Wi, w;

. WF

WFE
wRMS
wWRM Scentered
wWRM Syy, WRM S, +
T,Y, 2

—

T

~WF
T

Z(z,y)
Z (x,y)

Optische Wegléngendifferenz

Optische Weglénge

Optische Weglange vom Objektpunt zur Hornhaut
Referenz-Wegléange

IOL-Brechwert

Signifikanzwert

Polynomkoeffizient

Position der IOL bei Emmetropie geméf [57]
Asphaérizitét

radiale Koordinate

Hornhautradius

Zielrefraktion

Residuen

Kriimmungsradius

Rotationsmatrix

Messunsicherheit

root mean square-Wert
RMS-Wellenfrontfehler

postoperative Refraktion im sphérischen Aquivalent
Abstand zwischen den Hauptebenen der IOL
Zufallszahl zwischen 0 und 1
Ausbreitungsrichtung eines Lichtstrahls
Gewichtungsfaktoren

die Wellenfront betreffend

Wellenfrontfehler

gewichteter RMS-Wert (wRMS)

wRMS Spot-Grofse mit zentrierter IOL
wRMS Spot-Grofsen dezentrierter IOL
kartesische Koordinaten (linkshédndig)
Koordinaten-Vektor

Wellenfront-Normale

Oberflachendarstellung (Hornhaut oder IOL)
Zernike-Polynom-Term der Ordnung j geméaf [91]
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