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Jan Osmers*, Michael Sorg und Andreas Fischer

Die Biometrie des Auges als Ursache
für systematische Messabweichungen
bei der akustischen Tonometrie
Biometry of the eye as a cause of systematic measurement deviations in acoustic tonometry

Zusammenfassung: Zur Glaukomtherapie ist eine Über-
wachung des Augeninnendrucks erforderlich, wofür ein
akustisches Selbsttonometer entwickelt worden ist. Die
Laborversuche an Schweineaugen und die Patientenmes-
sungen in einer klinischen Versuchsreihe belegen je-
doch signifikante Querempfindlichkeiten von den biome-
trischen Parametern des Auges auf den gemessenen Au-
geninnendruck. Um die Individualität der Augen in der
Auswertung der Messdaten zu berücksichtigen, werden
Finite-Elemente-Simulationen des Auges für unterschied-
liche geometrische Ausprägungen durchgeführt. Anhand
der Simulationsergebnisse wird der Einfluss der Augen-
geometrie auf die Messunsicherheit des zu messenden
Augeninnendrucks quantifiziert. Dadurch lässt sich bei
Kenntnis der individuellen Augengeometrie des Patien-
ten die systematische Messabweichung des Augeninnen-
drucks signifikant reduzieren und für das akustische
Selbsttonometer eine Messunsicherheit in der Größenord-
nung aktueller klinischer Tonometer erzielen.

Schlagwörter: Glaukom, Augeninnendruck, kontaktlos,
Finite-Elemente-Analyse, modellbasierte Messtechnik.

Abstract: Glaucoma therapy requiresmonitoring of the in-
traocular pressure, for which an acoustic self-tonometer
has been developed. However, the laboratory tests on
porcine eyes and the patient measurements in a clinical
trial series prove significant cross sensitivity of the bio-
metric parameters of the eye to the measured intraocu-
lar pressure. In order to consider the individuality of the
eyes in the evaluation of themeasured data, finite element
simulations of the eye are carried out for different geome-

*Korrespondenzautor: Jan Osmers, Universität Bremen, Bremer
Institut für Messtechnik, Automatisierung und
Qualitätswissenschaft (BIMAQ), Bremen, Germany, E-Mail:
j.osmers@bimaq.de
Michael Sorg, Andreas Fischer, Universität Bremen, Bremer Institut
für Messtechnik, Automatisierung und Qualitätswissenschaft
(BIMAQ), Bremen, Germany

tric characteristics. The influence of the eye geometry on
the measurement uncertainty of the intraocular pressure
to be measured is quantified on the basis of the simula-
tion results. By knowing the individual eye geometry of
the patient, the systematic measurement error of the in-
traocular pressure can be significantly reduced and amea-
surement uncertainty of the order of magnitude of current
clinical tonometers can be achieved for the acoustic self-
tonometer.

Keywords: Glaucoma, intraocular pressure, noncontact,
finite element analysis, model-based metrology.

1 Einleitung

Das Glaukom ist für 8% der weltweiten Fälle von Er-
blindung ursächlich [1]. Allein in Deutschland sind 1–2%
der Bevölkerung wissentlich vom Glaukom betroffen. Die
Dunkelziffer wird als hoch eingeschätzt, da die Krankheit
schmerzlos verläuft und anfängliche Gesichtsfelddefekte
durch das Gehirn vom zweiten Auge ausgeglichenwerden.
Dies führt auch dazu, dass Patienten erst bei einem Ge-
sichtsfelddefekt von etwa 50% zum Arzt gehen [2]. Der-
zeit gibt es keine Möglichkeit zur Heilung einer Glaukom-
erkrankung [3]. Deshalb zielen Therapiemaßnahmen auf
den Erhalt der Sehfähigkeit durch eine Senkung des in-
traokularen Drucks (IOD) ab. Nur so kann das weitere Ab-
sterbender neuronalenGanglienzellen, die für denVerlust
der Sehfähigkeit ursächlich sind, verhindert werden. Pro
1mmHg sinkt das Risiko einer fortschreitenden Schädi-
gung um 10%bei IOD-Werten oberhalb von 17,5mmHg [4].
Sofern der vorliegende IOD operativ auf 12,3mmHg ge-
senktwurdeundauchbei nachgelagertenKontrollennicht
oberhalb von 18mmHg lag, wurde keine weitere Zunah-
me der Schädigung festgestellt. Bei der Vergleichsgrup-
pe mit IOD-Werten oberhalb von 18mmHg wurde eine zu-
nehmende Schädigung festgestellt [4]. Anhand der hohen
Relevanz des IOD für den Therapieerfolg einer Glaukom-
erkrankung wird deutlich, dass neben einer frühen Diag-
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nostik eine schonende und präzise Bestimmung des IOD
entscheidend ist [2].

Für die IOD-Bestimmung wird die Hornhaut des Au-
ges (Kornea) gewöhnlich kontaktbehaftet oder mit einem
Luftimpuls abgeplattet. Nach derzeitigem Stand der Tech-
nik besteht bei allen bekanntenMessverfahren zurBestim-
mung des IOD eine Abhängigkeit des Messwertes von der
Augengeometrie. Die Referenz der Tonometrie bildet das
Goldmann Applanationstonometer (GAT), mit welchem
der Druck im Auge aus der erforderlichen Kraft zur Ab-
plattung der Kornea auf einer Fläche von 7, 35mm2 mit
einem Glasstempel ermittelt wird [5]. Aufgrund des un-
terschiedlichen Widerstands der Struktur gegen den GAT-
Messkopf führt jedoch eine unterdurchschnittliche Kor-
neadicke zu einem zu kleinen IOD-Messwert bzw. eine
überdurchschnittliche Korneadicke zu einem überhöhten
IOD-Messwert. Bei der Vergleichsstudie “Ocular Hyperten-
sion Treatment Study (OHTS)” wurde bei Glaukompatien-
ten festgestellt, dass Patientenmit einer dünnerenKornea,
bezogen auf die Vergleichsgruppe mit dickerer Kornea, ei-
ne stärkere Degeneration neuronaler Ganglienzellen auf-
wiesen [6, 7]. Hierzu besteht die These, dass aufgrund
der häufig zu niedrig bestimmten IOD-Werte eine unzurei-
chende Medikation beim Patienten eingesetzt wurde und
somit eine unzureichende Senkungdes IOD für denKrank-
heitsverlauf signifikant nachteilig war. Für das GAT gibt
es verschiedene Korrekturansätze, wobei die sogenannte
Dresdner Korrekturtabelle in Deutschland die bekanntes-
te ist. Dabei wird ausgehend vomMittelwert der zentralen
Korneadicke von 550 µm pro 25 µm 1mmHg addiert, wenn
die zentrale Korneadicke abnimmt, und 1mmHg subtra-
hiert, wenn die zentrale Korneadicke zunimmt [8, 9]. Der
Hintergrund dieser Korrektur ist die Querempfindlichkeit
bezüglich der zentralenKorneadicke als biometrischer Au-
genparameter. ZudembeeinflussenderKrümmungsradius
der Kornea und das Verhältnis von zentraler zu peripherer
Korneadicke den Messwert des GAT [10].

Mit dem Ziel, die Tonometrie schonender als mit dem
GAT zu ermöglichen und auf eine Anästhesie des Auges zu
verzichten, wurden Luftimpulstonometer entwickelt, die
kontaktlos den Augeninnendruck messen. Das Corvis ST
von Oculus und der Ocular Response Analyzer von Rei-
chert stellen in der Kategorie der Luftimpulstonometer be-
reits zwei kommerziell erhältliche Geräte dar, die biome-
trische Eigenschaften der Kornea bei der IOD-Messung be-
rücksichtigen und einen biomechanisch korrigierten IOD-
Messwert errechnen [11, 12]. Dennoch ist die mechanische
Verformung und Belastung der Kornea durch den Luftstoß
bei der Messung mit einem Luftimpulstonometer mit etwa
10000Pa auf eine zumGAT vergleichbare Fläche hoch und

es kann durch Abwehrreaktionen des Patienten zu Mess-
abweichungen kommen. Zudem muss der Patient weiter-
hin eine Arztpraxis oder Klinik aufsuchen, um die Mes-
sung durchführen zu lassen. Aus diesem Grund ist ein
schonendes Selbsttonometer erforderlich,mit demder Pa-
tient im heimischen Umfeld den IOD eigenständig bestim-
men kann.

Bei einem neuen für ein Selbsttonometer geeigneten
Messansatz, basierend auf einer schonenden akustischen
SchwingungsanregungdesAuges,wirdder IODkontaktlos
erfasst [13]. Hierbei erzeugt ein Lautsprecher innerhalb ei-
ner auf das Auge aufgesetzten Druckkammer einen Schall-
impuls zur Schwingungsanregung, siehe Abb. 1. Die Am-
plitude der Korneaschwingung ist bei konstanter Schwin-
gungsanregung ein sensitiver Parameter für den IOD, wo-
bei die Amplitude unter 200 µm bleibt. Die Amplitude der
Korneaschwingung lässt sich z. B. direkt mit einem opti-
schenSensor gemäßdes konfokal-chromatischenPrinzips
messen. Trotz der geringen Deformation der Kornea hängt
das Messergebnis wiederum von der Biometrie des Auges
ab. Aus diesem Grund soll der Einfluss der zentralen Kor-
neadicke und der Achsenlänge des Auges auf die erreich-
bare Messunsicherheit des akustischen Selbsttonometers
quantifiziert werden.

Abb. 1:Messanordnung des akustischen Tonometers.

Hierfür erfolgt in Abschnitt 2 zunächst der theoreti-
sche Ansatz zur Bestimmung des Einflusses biometrischer
Augenparameter anhandvonLabormessungenundergän-
zender Simulation. Daran schließen sich inAbschnitt 3 die
Labormessungen an Schweineaugen an, womit die Sen-
sitivität und die stochastischen Schwankungen des Mess-
systems ermittelt werden. Anschließend wird in Abschnitt
4 die erforderliche Modellbildung des Auges beschrieben,
womit sich die biometrischen Augenparameter im phy-
siologischen Bereich variieren und ihre Auswirkung auf
die Schwingungsamplitude der Kornea berechnen lassen.
Daraufhin wird in Abschnitt 5 eine Betrachtung des Bei-
trages systematischer Einflüsse von der zentralen Kornea-
dicke und der Achsenlänge auf die Messunsicherheit der
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IOD-Bestimmung durchgeführt und der Ansatz und die er-
zielten Ergebnisse diskutiert. Abschnitt 6 fasst abschlie-
ßend die Inhalte des Artikels zusammen.

2 Ansatz zur Bestimmung des
Einflusses biometrischer
Augenparameter auf die
Messunsicherheit

Mit dem Ziel, die Querempfindlichkeiten desMessprinzips
resultierend aus den biometrischen Unterschieden ver-
schiedener Augen zu quantifizieren, wird ein kombinier-
ter Ansatz aus LabormessungundSimulation gewählt. Die
Sensitivität des Messprinzips lässt sich in Labormessun-
gen an enukleierten Schweineaugen ermitteln. Für eine
isolierte Analyse von einzelnen biometrischen Augenpa-
rametern ist jedoch eine Simulation erforderlich, da sich
bei verschiedenenAugen immermehrere biometrische Pa-
rameter zugleich ändern. Erst die Verwendung der Simu-
lationsumgebung erlaubt die zielgerichtete Variation und
Analyse einzelner biometrischer Augenparameter. Hierbei
werdenmit der zentralenKorneadicke (D) undderAchsen-
länge (L) zunächst zwei biometrische Augenparameter ex-
emplarisch betrachtet.

Die Inverse der Sensitivität des Messprinzips aus den
Labormessungen àIODàA bildet die Grundlage der Unsicher-
heitsfortpflanzungsrechnung,wobeiAdie gemesseneAm-
plitude der Korneaschwingung und IOD den Augeninnen-
druck beschreiben. Mit der Simulation wird der Zusam-
menhang zwischen der Amplitude A der erzeugten Korne-
aschwingung und dem systematischen Einfluss vonD und
L beschrieben, so dass folgende Unsicherheitsfortpflan-
zungsrechnung durchgeführt werden kann:

u (IOD) =
!!!!!!!
àIOD
àA
!!!!!!!
⋅√u2sto,A + (àAàL )2 ⋅ u2sys,L

+(
àA
àD
)
2
⋅ u2sys,D (1)

Die Standardunsicherheiten usys,L und usys,D beschrei-
ben die natürliche Streuung der biometrischen Augenpa-
rameter und lassen sich aus den Daten einer klinischen
Versuchsreihe berechnen. Hier wurde auch bestimmt,
dass D und L nicht korreliert sind, was die Voraussetzung
dafür ist, dass die Kovarianz bei der Unsicherheitsfort-
pflanzung unberücksichtigt bleibt. Der Korrelationskoeffi-
zient ist R = 0,045. Die empirische Standardabweichung

usto,A ergibt sich aus den Wiederholmessungen und be-
schreibt die zufälligen Abweichungen bedingt durch das
Messsystem.

3 Experiment am Schweineauge

3.1 Experimenteller Aufbau

Die Labormessungen werden mit Schweineaugen von 6
bis 8 Monate alten Tieren durchgeführt, die als Nebenpro-
dukt der industriellen Schlachtung anfallen. Die biome-
chanischen Eigenschaften von Schweineaugen sind den
Eigenschaften menschlicher Augen sehr ähnlich [14] und
ihre Verwendung für die Laborversuche ist ethisch un-
bedenklich. Die Schweineaugen werden kurz nach der
Schlachtung in 0,9% NaCl-Lösung bei Raumtemperatur
aufbewahrt. Durch diese Vorkehrung wird das Entquellen
der enukleierten Augen verhindert, sodass bei der Mes-
sung in vivo-nahe Eigenschaften vorliegen. Für die La-
bormessungen werden die Augen vom Anhanggewebe be-
freit und mit der Kornea in die Druckkammer weisend
auf den Messaufbau gelegt, siehe Abb. 2. Bei der Messung
der Augenschwingung wird darauf geachtet, dass sich der
Fokuspunkt des konfokal-chromatischen Sensors (KCS)
(IFS2405-10, Micro-Epsilon Messtechnik) im Mittelpunkt
der Kornea (Apex) befindet. Durch eine Wassersäule wird
der IOD zwischen 5mmHg und 50mmHgüber eine Kanüle
im Schweineauge eingestellt, sodass sich der Einfluss des
IOD auf die Korneaschwingung untersuchen lässt [13, 15].
Bei denLabormessungenwirddieKorneaamplitude inner-
halbderDruckkammer vomKCSerfasst. DieAuflösungdes
KCS beträgt 60 nm, wodurch die zu erwartende Amplitude
der Korneaschwingung von 20 bis 180 µm erfasst werden
kann. Die auftretenden Schwingfrequenzen bis etwa 1 kHz
werden mit 10 kHz vom KCS abgetastet.

Für die Messungen werden kurze Spannungs-Impulse
von 3ms Länge auf den Lautsprecher (BF32, Visaton) ge-
geben und 850Pa Druck (6,38mmHg) in der Druckkam-
mer erzeugt, die das Auge zum Schwingen anregen. Hier-
bei handelt es sich um eine über die Luftsäule gekoppelte
erzwungene Schwingung des Auges. Der Schalldruck wird
in der Druckkammer mit einem Mikrofon (EM302, Primo)
erfasst.

3.2 Ergebnisse der Labormessung

Die Labormessungen wurden an enukleierten Schweine-
augen mit dem KCS durchgeführt. Die gemessene Kornea-
schwingung eines beispielhaften Auges ist in Abb. 3 zu
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Abb. 2: Laboraufbau für Schweineaugenmessungen. Der konfokal-
chromatische Sensor erfasst die Korneaschwingung innerhalb der
Druckkammer.

Abb. 3:Mit dem konfokal-chromatischen Sensor gemessene Kor-
neaauslenkung nach Druckimpulsanregung innerhalb der Druck-
kammer, vgl. Abb. 2. Der Kammerdruck wurde mit dem Mikrofon
gemessen. Gegenüber der Anregung besteht eine deutliche Trägheit
des Auges. Mit steigendem IOD sinkt die Amplitude der Kornea. Zu-
dem wird die Oszillation schneller, wodurch die Maximalwerte eher
erreicht werden.

sehen. Zudem ist der Verlauf des Kammerdrucks aufge-
tragen, der die Korneadeformation bewirkt. Die Ampli-
tude der Korneaschwingung nimmt mit steigendem IOD
von 180 µm bei 5mmHg auf etwa 20 µm bei 50mmHg ab.
Zudem werden die Maximalwerte der Korneaschwingung
eher erreicht, was ein Ansteigen der Frequenz beschreibt.
Die Kurven zeigen die Mittelwerte aus 76 Einzelmessun-
gen. Die Standardabweichung an den Maximalwerten
dient als Angabe der stochastischen Schwankung usto,A für
die Messunsicherheitsbetrachtung und beträgt im Mittel
0,275 µm.

Bei Betrachtung der Kurvenänderung in Abhängigkeit
zumeingestellten IODhat sich zunächst dieAmplitude der

Korneaschwingung als ein sensitiver Parameter für die Be-
stimmung des IOD angeboten. Gemäß der Modellvorstel-
lung aus [15] führt ein Ansteigen des IOD zu einer höheren
Steifigkeit des Auges, was gleichermaßen bei konstanter
Krafteinwirkung zu einer geringerenDeformation vonKor-
neaundSklera führt. Die Sensitivität diesesMesseffekts ist
in Abb. 4 dargestellt. Mit steigendem IOD sinkt die Sensiti-
vität von 11 µm/mmHg bei 5mmHg auf < 1 µm/mmHg bei
> 30mmHg. Der Kehrwert der Sensitivität wird für die Un-
sicherheitsfortpflanzung verwendet.

Abb. 4: Sensitivität des Messprinzips abgeleitet von den Amplitu-
denwerten der Schwingungsmessung an der Kornea bei veränder-
tem IOD aus Abb. 3.

4 Modellbildung

Die Modellbildung erfordert zunächst die Erstellung ei-
ner Geometrie des Auges in einer Computer Aided Design
(CAD)-Software. Diese wird dann dem Finite-Elemente-
Methode (FEM)-Programm ANSYS Workbench übergeben
und mit Materialparametern, Kontaktdefinitionen und
Randbedingungen versehen, vernetzt und entsprechend
den Analyseeinstellungen zeitaufgelöst berechnet. Da die
Fragestellung der Simulation aufgrund des dynamischen
Messprinzips zeitaufgelöst betrachtet werden muss, wird
ein transientes Simulationsmodul verwendet.

4.1 Konstruktion des Auges

Mit dem Ziel, die Einflüsse der geometrischen Eigenschaf-
ten desAuges bei der akustischen IOD-Messung zu berück-
sichtigen, wird das Auge des Menschen im CAD-System
nachkonstruiert. Hierbei wird ausschließlich die Makro-
struktur des Auges bestehend aus Kornea, Sklera, Ader-
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haut, Ziliarkörper, Zonularfasern, Linse, Iris, vorderer Au-
genkammer und Glaskörper nachgebildet. Die Netzhaut
wird aufgrund ihrer geringen Dicke von 0,1mm am Äqua-
tor des Auges nicht als eigenständiger Körper in dem Si-
mulationsmodell berücksichtigt, sondern geometrisch zur
Aderhaut hinzuaddiert. Bei der Geometrieerstellung wird
bereits auf die räumliche Diskretisierbarkeit der Geome-
trie im FEM-Programm geachtet und bspw. spitz zulaufen-
de Kanten vermieden. In Abb. 5 ist der abstrahierte Auf-
baudesmenschlichenAuges zu sehen, der als konstruierte
CAD-Geometrie vorliegt.

Abb. 5:Modell des menschlichen Auges in ANSYSWorkbench.

Die Bestimmungdes Einflusses von biometrischen Pa-
rametern erfolgt durch Variation von L und D. Anhand
des Datensatzes einer klinischen Versuchsreihe mit dem
Stichprobenumfang N = 96 ergab sich für die Achsen-
länge der Mittelwert L̄ = 24mm und die Standardabwei-
chung s(L) = 1, 8mm, sowie für die zentrale Korneadicke
der Mittelwert D̄ = 545 µm und die Standardabweichung
s(D) = 37 µm. Die biometrischen Parameter in der Stich-
probe entsprechen einer Normalverteilung. Damit ergibt
sich für die Berechnung von Gleichung (1) usys,L = 1, 8mm
und usys,D = 37 µm. Ummindestens 95% der auftretenden

biometrischen Ausprägungen zu berücksichtigen, wird L
zwischen 21mm und 27mm und D zwischen 450 µm und
650 µm in der Simulation variiert.

4.2 Materialparameter des Auges

Die komplexe biologische Struktur des Auges ist in meh-
reren Zellschichten aufgebaut und wird durch die Mate-
rialeigenschaften abstrahiert berücksichtigt. Die Materi-
aleigenschaften wurden aus Literaturstellen entnommen,
in denen Spannungs-Dehnungs-Diagramme von Augen-
bestandteilen oder bereits abgeleitete Materialkennwerte
aufgeführt sind. Hierbei wird für Kornea, Sklera und Iris
das hyperelastische Materialverhalten berücksichtigt und
jeweils mit einemOgden 2. OrdnungMaterialmodell ange-
nähert [16, 17, 18]. Der Glaskörperwird als viskoelastischer
Festkörper simuliert [19]. Die übrigen Augenbestandtei-
le werden mit einem linear-elastischen isotropen Materi-
almodell repräsentiert. Hierfür werden der E-Modul, die
Poissonzahl und die Dichte aus [19, 20] verwendet, siehe
Tab. 1. Alle Körper des Auges bestehen zum Großteil aus
Wasser, wodurch die Poissonzahl nahe 0,5 und die Dichte
nahe 1 g/cm3 liegt.

4.3 Randbedingungen und Kontaktdefinition

Die FEM-Simulation des Auges wird entsprechend der La-
bormessungen durchgeführt. Dies bedeutet, dass nur der
Augapfel isoliert betrachtet wird, d. h. ohne das Anhang-
gewebe, bestehend aus Fettgewebe,Muskulatur sowie den
Augenlidern. Auch die Randbedingungenwerden passend
zuden Labormessungen gewählt. Somit kann für dasAuge
eine ringförmige Festlagerung angenommen werden, mit

Tab. 1:Materialeigenschaften der Bestandteile des menschlichen Auges.

Bestandteil Materialparameter Dichte g/cm3 Quelle

Hyperelastisch Ogden 2. Ordnung
Iris μ1 = 0,0861MPa; α1 = 54,2546; μ2 = 0,0754MPa; α2 = 48,0716 1,100 [18]
Kornea μ1 = 0,21148 Pa; α1 = 162,11; μ2 = 2453,5 Pa; α2 = 54,149 1,143 [16]
Sklera μ1 = μ2 = 1439,7 Pa; α1 = α2 = 352,15 1,243 [17]

Viskoelastisch Prony-Schubmodul
Glaskörper G0 = 10 Pa; G∞ = 0,3 Pa; β = 14,3 s−1; K = 2GPa 0,950 [19]

Linear-elastisch
Kammerwasser E = 0,037MPa; K = 2GPa; ν = 0,5 1,000
Linse E = 6,88MPa; ν = 0,47 1,078 [19]
Netz- Aderhaut E = 0,6MPa; ν = 0,49 1,002 [21]
Ziliarkörper E = 11MPa; ν = 0,4 1,600 [20]
Zonularfasern E = 357,78MPa; ν = 0,4 1,000 [20]
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der das Auge auf der Öffnung der Druckkammer liegt. Zu-
dem wird der Anregungsimpuls in Form eines zeitabhän-
gigen Druckverlaufes auf das Auge aufgebracht. Die Vorla-
ge hierfür sindMikrofonsignale aus der Druckkammer von
den Labormessungen an Schweineaugen. Als dritte Rand-
bedingungwird der zumessende IOD innerhalb des Auges
andenGrenzen zurAugenkammerunddemGlaskörper als
Druckrandbedingung vorgegeben. Als Arbeitspunkt für
die Augensimulation wird ein IOD von 15mmHg betrach-
tet, welcher dem physiologischen Normaldruck des Men-
schenentspricht [2]. DieKontaktdefinitionenberücksichti-
gen die Interaktion der einzelnen Augenbestandteile mit-
einander. Alle miteinander verwachsenen Körper im Au-
ge werden im Geometrie Modeller von ANSYS Workbench
als Baugruppe beschrieben, sodass keine Kontaktdefiniti-
on zwischen den Festkörpern erforderlich ist. Hierdurch
ist keine Auftrennung und kein Gleiten der Bauteile zuein-
andermöglich und die Vernetzung an denÜbergängen der
Bauteile ist identisch, sodass Elementknoten eingespart
werden können. Der Kontakt zwischen Fluiden und Fest-
körpern ist auf Keine Trennung festgelegt, sodass ein Glei-
ten ermöglicht, eine Auftrennung jedoch verhindert wird.

4.4 Analyseeinstellungen

Das Auge wird vereinfacht als rotationssymmetrisch an-
genommen, um eine zweidimensionale Berechnung eines
Schnittes des Rotationskörpers zu erlauben. Dies ist mög-
lich, da die Randbedingungen ebenfalls rotationssymme-
trisch sind. Dabei wird vernachlässigt, dass die Kornea ei-
ne leicht elliptischeFormeines liegendenOvals hat. Durch
das um eine Dimension vereinfachte Gleichungssystem
kann eine feinere räumliche Diskretisierung erfolgen, was
zuverlässigere Ergebnisse liefert, ohne den Berechnungs-
aufwand zu steigern. Bei der transienten Berechnungwird
eine Zeitdauer von 20ms simuliert, was hinreichend ist,
umdie zur Auswertung verwendeten Extremwerte der Kor-
neaschwingung zu erhalten. Der Einschwingvorgang, der
erforderlich ist, um den IOD auf die Geometrie aufzubrin-
gen, sowie der Einfluss der Erdanziehungskraft werden
ohne zeitliche Integration berechnet, wodurch die Berech-
nungszeit stark verkürzt werden kann. Die Zeitschrittwei-
te beträgt 30 µs im Lastschritt, in dem das unter Druck ste-
hendeAuge vomexternenDruckimpuls angeregtwird. Der
Punkt auf der Rotationsachse auf der Vorderseite der Kor-
nea, was dem Apex entspricht, wird über alle Zeitschrit-
te gespeichert und für die nachfolgende Auswertung ver-
wendet. Die so erhaltene Amplitude der Korneaschwin-
gung wird schließlich in Abhängigkeit der biometrischen
Augenparameter betrachtet.

4.5 Ergebnisse der Simulation

Anhand der Achsenlänge L und der zentralen Korneadi-
cke D des Auges, die vom Augenarzt erfasst und in die Be-
stimmung des IOD mit einbezogen werden können, wird
gezeigt, wie groß der Einfluss auf die Korneaamplitude im
Simulationsmodell ausfällt, wenn die Parameter entspre-
chend der Streubreite der klinischen Versuchsreihe vari-
iert werden.

4.5.1 Einfluss der Achsenlänge (L)

In Abb. 6 ist aufgeführt, wie sich die Amplitude der Kor-
neaschwingung über L ändert. Die Amplitude der Korne-
aschwingungnimmtmit steigenderL ab.Diese Tendenz er-
scheint sinnvoll, dadasFlächenträgheitsmoment inBelas-
tungsrichtung mit steigender L zunimmt und somit mehr
Widerstand gegenüber einer Deformation leistet. Das Kur-
venverhalten lässt sichmit einem Polynom 2. Ordnung nä-
herungsweise beschreiben. Da das Auge ein rundes Objekt
ist, ändern sich mit L auch die geometrischen Beziehun-
gen zu den anderen Parametern imAuge, bspw. zu der Hö-
he des Auges und somit auch zu den Radien der Sklera.
Ferner nehmen auchVolumen undMasse des Auges durch
eine größere Achsenlänge zu. Dies verhält sich allerdings
auch im realen Auge so.

Abb. 6: Aus der FEM-Simulation berechnete Korneaamplitude aufge-
tragen über die Achsenlänge (L). Die Simulationsergebnisse wurden
mit einem Polynom 2. Ordnung angenähert. Mit zunehmender L
nimmt die Korneaamplitude ab.

4.5.2 Einfluss der zentralen Korneadicke (D)

Die D unterscheidet sich von Mensch zu Mensch. Bei der
statischen IOD-Messung bspw. mit dem GAT oder bei Luft-
impulstonometern spielt die Korneadicke eine bedeuten-
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de Rolle und ist für hohe Messabweichungen verantwort-
lich, wenn sie nicht berücksichtigt wird, vgl. Abschnitt 1.
Der Einfluss bei der dynamischen IOD-Messung mit dem
akustischen Selbsttonometer ist anhand der Simulation
berechnet worden und in Abb. 7 dargestellt. Im Ergebnis
wird die Schwingungsamplitude der Kornea kleiner, wenn
die D zunimmt. Dieses Verhalten ist physikalisch plausi-
bel, da eine dickere Kornea mechanisch mehr Widerstand
gegen den Druckimpuls aufbringt. Die Simulationsergeb-
nisse lassen sichwiederumdurch ein Polynom 2. Ordnung
näherungsweise beschreiben. Die periphere Korneadicke
wurde konstant bei 670 µm amÜbergang zur Sklera gehal-
ten, wodurch sich das Verhältnis von zentraler zu periphe-
rer Korneadicke zusätzlich verändert. Es ist zu erwarten,
das beim realen Auge eine Korrelation zwischen der zen-
tralen und peripheren Korneadicke besteht.

Abb. 7: Aus der FEM-Simulation berechnete Amplitude der Korne-
aschwingung mit unterschiedlicher zentraler Korneadicke (D). Die
Simulationsergebnisse wurden mit einem Polynom 2. Ordnung an-
genähert. Mit steigender D nimmt die Schwingungsamplitude ab.

5 Messunsicherheitsbudget und
Diskussion

In Abb. 8 ist basierend auf den Ergebnissen aus den Ab-
schnitten 3 und 4.5 die berechnete Messunsicherheit ge-
mäß Gleichung (1) dargestellt. Die Ableitungen der in
Abb. 6 und Abb. 7 gezeigten Näherung wurden zur Be-
schreibung der betreffenden Terme in Gleichung (1) ver-
wendet.

Die Anteile der Messunsicherheit u(IOD)L und
u(IOD)D, bedingt durch die Streuung der biometrischen
Parameter, übersteigen den Anteil durch die stochasti-
schen Messabweichungen des konfokal-chromatischen

Abb. 8: Errechnete Messunsicherheit des IOD für stochastische
Einflüsse aus den Labormessungen am Schweineauge und syste-
matische Einflüsse resultierend aus der biometrischen Variation der
Achsenlänge (L) und der zentralen Korneadicke (D) des Auges.

Sensors u(IOD)sto. Die Messunsicherheit u(IOD)Gesamt ent-
spricht u(IOD) in Gleichung (1) und fasst die systemati-
schen und zufälligen Abweichungen zusammen. Werden
die stochastischen Einflüsse bei der Messung allein be-
trachtet, kann eine Messunsicherheit < 2mmHg über den
kompletten Messbereich erzielt werden. Sofern der Ein-
fluss von L und D unkorrigiert bleibt, beträgt die erreich-
bare Messunsicherheit zwischen 0,2mmHg bei 5mmHg
und 3,9mmHg bei 50mmHg (erweiterte Messunsicherheit
k = 2). Dies belegt den signifikanten Einfluss der biometri-
schen Augenparameter L und D auf die IOD-Messung.

Aus den Ergebnissen folgt, dass biometrische Para-
meter bei der akustischen Tonometrie berücksichtigt wer-
denmüssen, umdie zu erwartenden systematischenMess-
abweichungen bei unterschiedlichen Patienten zu redu-
zieren. Die in Vergleichsmessungen von verschiedenen
Schweineaugen festgestellten Unterschiede werden hier-
mit jedoch noch nicht vollständig erfasst, da sich für jedes
Auge fast alle biometrischen Parameter verändern. Es ist
zu erwarten, dass sich die Messunsicherheit des Tonome-
ters durch Hinzunahme von weiteren biometrischen Pa-
rametern weiter erhöht. Ferner müssen Korrelationen be-
rücksichtigt werden, da nicht jede geometrisch denkba-
re Kombination der biometrischen Parameter beim Men-
schen vorkommt. Beispielsweise gibt es eine positive Kor-
relationvonAchsenlängeundderVorderkammertiefe, von
R = 0,4, ermittelt anhand des Datensatzes aus der klini-
schen Versuchsreihe. Somit wird es wahrscheinlich keine
Kombination einer unterdurchschnittlichen Achsenlänge
mit einer überdurchschnittlichen Vorderkammertiefe bei
realen Patienten geben. Die zentrale Korneadicke und die
Achsenlänge, deren Einfluss exemplarisch in dieser Ar-
beit untersucht wurde, sind in dem betrachteten Daten-
satz nicht korreliert, R = 0,045.
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Eine hier vorgenommene Vereinfachung der Augen-
geometrie, die einen Einfluss auf die Simulationsergeb-
nisse hat, betrifft die Abstraktion des Auges als ideal ro-
tationssymmetrischen Körper. Aufgrund der daraus fol-
genden Zulässigkeit einer zweidimensionalen Beschrei-
bung konnte eine feinere räumliche und zeitliche Diskre-
tisierung der Simulation angewendet werden. Dies hat
aufgrund besserer Elementqualität und eines niedrigeren
Konvergenzniveaus zu verlässlicheren Simulationsergeb-
nissen geführt. Eventuelle Abweichungen der Ergebnisse
zu einer dreidimensionalen Simulation des Messablaufes
werden durch zukünftige Stichproben quantifiziert.

Die verwendeten Materialparameter für die Augenbe-
standteile wurden bereits in [16, 17, 20, 19] und [21] ver-
wendet und haben dort eine gute Übereinstimmung zu La-
borexperimenten gezeigt. Auch bei der hier durchgeführ-
ten Simulation entspricht die gemessene Korneaamplitu-
de bei 15mmHg den simulierten Amplitudenmit einerma-
ximalen Differenz von 3%. Ein präziser Abgleich mit der
Geometrie des Schweineauges war jedoch nicht möglich,
da die erforderlichen medizinischen Messgeräte zur Er-
mittlung aller biometrischen Augenparameter des Mess-
objektes nicht verfügbar waren. Es ist geplant, ein Sensor-
konzept zu entwickeln, mit dem die wesentlichen biome-
trischen Parameter im Laborversuch für das Schweineau-
ge ermittelt werden können, damit Versuchsaugen gezielt
simuliert werden.

Insgesamt stellt der in dieser Arbeit vorgestellte An-
satz die Grundlage, zu einer tiefer gehenden Untersu-
chung der Einflüsse von biometrischen Augenparametern
auf dieMessunsicherheit eines akustischenSelbsttonome-
ters dar. Es erscheint sinnvoll Korrekturformeln zu entwi-
ckeln, die den individuellen Einfluss jedes biometrischen
Parameters beschreiben. Diese werden dann kombiniert
im Messgerät hinterlegt, sodass ein biometrisch korrigier-
ter Wert angeboten werden kann.

6 Zusammenfassung

Durch ein Finite-Elemente-Modell des menschlichen Au-
ges wurden systematische Einflüsse der Achsenlänge und
der zentralen Korneadicke auf das Messergebnis der IOD-
Bestimmung mit einem akustischen Selbsttonometer un-
tersucht. Die Querempfindlichkeiten wurden in der Simu-
lation quantifiziert und über die Unsicherheitsfortpflan-
zungmit denLabormessungen inBeziehunggebracht. An-
hand des Datensatzes einer klinischenVersuchsreihewird
die empirische Standardabweichung für die Achsenlän-
ge L (1,8mm) und die zentrale Korneadicke D (37 µm) be-

rechnet und als Maß für die zu erwartenden Schwankun-
gen bei Messungen mit dem Tonometer verwendet. Dar-
aus ergibt sich maximal ein systematisch bedingter Mess-
unsicherheitsbeitrag von 3,6mmHg durch die Achsenlän-
ge und 1,2mmHg durch die zentrale Korneadicke (erwei-
terte Messunsicherheit k = 2), wohingegen der stochas-
tisch bedingte Anteil mit maximal 0,88mmHg vernach-
lässigbar klein ist. Eine Korrektur des Einflusses der bio-
metrischen Augenparameter ist somit erforderlich, um die
Messunsicherheit auf unter 2mmHg zu senkenund so eine
Fehlinterpretation der Messwerte zu vermeiden. Nur auf
dieseWeise kann eine angemessene individualisierte The-
rapie erfolgreich durchgeführt werden. Die folgenden For-
schungsaktivitäten werden sich auf die Analyse weiterer
biometrischerAugenparameter konzentrierenunddie Ein-
flüsse des Augenumfeldes bei in vivo Messungen untersu-
chen.
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Bundesministerium für Wirtschaft und Energie der Bun-
desrepublik Deutschland gefördert, Förderkennziffer:
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mit dem Messtechnik-Preis der AHMT e. V. ausgezeichnet wurde,
habilitierte er sich auf dem Gebiet der Messtechnik am Institut für
Mess- und Sensorsystemtechnik der Fakultät Elektrotechnik und
Informationstechnik an der Technischen Universität Dresden. Zu

seinen Forschungsinteressen zählen laseroptische Messsysteme für
hochdynamische Strömungs-, Fertigungs- und Materialprüfungspro-
zesse sowie messsystemtheoretische Ansätze zur Beschreibung von
Messbarkeitsgrenzen.
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