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Abstract

Hearing aids enable people with hearing loss to continue participation in everyday and social life.
Age-related hearing loss is most common, especially in the high frequency range. Depending on
the type of hearing loss, acoustic hearing aids or, if these are not sufficient, middle ear as well as
cochlear implants are suitable. Middle ear implants generate mechanical vibrations in the middle
ear actively or transmit them passively, depending on the type. They often achieve lower volumes
for low tones than for higher frequencies. If these volumes are not sufficient due to more severe
hearing loss, a cochlear implant is inserted, but by that, any hair cells in the inner ear that are still
intact are destroyed. In addition, the hearing ability achievable through cochlear implants is lim-
ited, especially in terms of the number and resolution of frequencies.

As an alternative to stimulate intact hair cells with a higher volume, especially at low frequencies,
a stimulation method is developed in this work, which generates sounds by laser pulses and is
applicable in the middle or inner ear as a basic principle for a hearing implant.

A pulsed near-infrared laser with a pulse duration of 0.7 ns was focused into water as well as into
a viscous gel. This produced sounds via the optoacoustic effect. For this purpose, a free-space
setup with a microscope objective and a fiber-based setup were constructed. The generated pres-
sure transients were measured in a model setup with a hydrophone to study the acoustic frequency
components and with a needle hydrophone for detailed time resolution of the cavitation dynam-
ics. The effects of viscosity and geometry on the pressure transient and the underlying cavitation
dynamics were investigated both experimentally and by a computer simulation based on the
OpenFOAM toolbox using the finite volume method. In addition, validation experiments of the
tone generation method were performed in human temporal bone specimens with round window
stimulation using the laser fiber and a gel portion placed between the fiber end and the round
window. The pressure was measured using two fiber-optic pressure sensors in the scala tympani
and vestibuli, and the intracochlear pressure differences corresponding to the auditory impression
were calculated.

At a sufficiently high energy density in the laser focus, an optical breakdown and a pressure wave
corresponding to an acoustic bang were produced. Tones were generated by a high laser pulse
repetition rate. The acoustic frequency spectra contained the fundamental frequency and multi-
ples thereof. However, with a laser focus in water, only high-frequency tones above approx. 8
kHz were generatable, as otherwise harmonics were louder than the fundamental frequency.
Therefore, the laser focus was instead placed in a viscous gel that allowed the generation of mid-
range frequencies above approx. 500 Hz. For the lowest frequencies audible by humans, two
different pulse density modulation methods were used, such that the pulse density changes peri-
odically over time. Using integral pulse density modulation, low-distortion tones were generated
in the low-frequency range between 20 Hz and approx. 900 Hz. The experiments showed that an
increase in viscosity led to a shortening of the time interval between the expansion and the first
collapse of the cavitation, which, according to the simulation, was due to a reduction in the max-
imum cavitation radius. For a solid wall close to the cavitation, a deformation of the cavitation as
well as additional pressure oscillations were observed; similar results were obtained in a cylindric
geometry that mimics an untangled cochlea. Validation in human temporal bone specimens re-
sulted in successful sound generation, most of which was comparable to the results of the model
setup. The generated sound levels of approx. 99 dB would be sufficient for stimulation in a future
hearing implant.

For distortion-free tone generation of all relevant frequencies, a faster laser would be required.
For this purpose, it was shown based on theoretical frequency spectra that a maximum laser pulse
repetition rate of approx. 200 kHz would be required. In addition, downsizing of the laser, elec-
tronics, and an additional heat dissipation are required to transfer the laser-based optoacoustic
tone generation method developed here into a hearing implant.



Kurzzusammenfassung

Horgerate ermdglichen es Menschen mit Schwerhorigkeit, weiterhin am Alltag und am sozialen
Leben teilzunehmen. Am haufigsten tritt Altersschwerhdrigkeit besonders im Bereich hoher Fre-
quenzen auf. Je nach Art des Horverlusts eignen sich z. B. akustische Horgerate oder, wenn diese
nicht ausreichen, Mittelohr- oder Cochlea-Implantate. Mit einem Mittelohr-Implantat werden je
nach Typus mechanische Schwingungen im Mittelohr aktiv erzeugt oder passiv bertragen. Da-
bei erreichen die Implantate bei tiefen Tone h&ufig geringere Lautstarken als flr hthere Frequen-
zen. Wenn diese Lautstarken aufgrund starkeren Horverlusts nicht ausreichen, wird ein Cochlea-
Implantat eingesetzt, wobei jedoch etwaige noch intakte Haarzellen im Innenohr zerstort werden.
Zudem ist das dadurch erreichbare Hérvermdgen insbesondere hinsichtlich der Anzahl und Auf-
I6sung der Frequenzen limitiert. Als Alternative zur Stimulation bei noch intakten Haarzellen mit
einer hoheren Lautstarke insbesondere bei tiefen Frequenzen wird in dieser Arbeit eine Stimula-
tionsmethode entwickelt, die mittels Laserpulsen Tone erzeugt und im Mittel- oder Innenohr als
Grundprinzip flr ein Hérimplantat anwendbar ist.

Ein gepulster Nahinfrarot-Laser mit einer Pulsdauer von 0,7 ns wurde in Wasser sowie in ein
viskoses Gel fokussiert. Dadurch wurden Tone Uber den optoakustischen Effekt erzeugt. Dazu
wurden ein Freistrahl-Aufbau mit einem Mikroskop-Objektiv sowie ein faserbasierter Aufbau
konstruiert. Die erzeugten Drucktransienten wurden im Modellaufbau mittels eines Hydrofons
zur Untersuchung der akustischen Frequenzanteile sowie mit einem Nadelhydrofon fur eine de-
taillierte Zeitauflosung der Kavitationsdynamik gemessen. Die Effekte der Viskositat und der
Geometrie auf den Druckverlauf und die zugrundeliegende Kavitationsdynamik wurden sowohl
experimentell als auch mittels einer Simulation basierend auf der Toolbox OpenFOAM mit der
Finite-Volumen-Methode untersucht. Zudem wurden Validierungsexperimente der Tonerzeu-
gungsmethode in menschlichen Felsenbeinpraparaten mit einer Stimulation des runden Fensters
mittels der Laserfaser und einer davor platzierten Gelportion durchgefiihrt. Der Druck wurde
mittels zweier faseroptischer Drucksensoren in der Scala tympani und vestibuli gemessen und
daraus die intracochledre Druckdifferenz berechnet, die dem Horeindruck entspricht.

Bei einer ausreichend hohen Energiedichte im Laserfokus wurden ein optischer Durchbruch und
eine Druckwelle erzeugt, die einem akustischen Knall entspricht. Mit einer hohen Pulsrepetiti-
onsrate wurden Tone erzeugt, wobei die akustischen Frequenzspektren jeweils die Grundfre-
quenz und Vielfache davon enthielten. Bei einem Laserfokus in Wasser waren jedoch ausschlie3-
lich hohe Tone ab ca. 8 kHz generierbar, da sonst hochfrequente Obertone lauter als die Grund-
frequenz waren. Deshalb wurde der Laserfokus stattdessen in einem viskosen Gel platziert, das
die Erzeugung von mittleren Frequenzen ab ca. 500 Hz ermdglichte. Fir die tiefsten vom Men-
schen horbaren Frequenzen wurden zusatzlich zwei verschiedene Pulsdichtemodulationsmetho-
den eingesetzt, sodass sich die Pulsdichte zeitlich periodisch dndert. Mittels der integralen Puls-
modulation wurden verzerrungsarme ToOne im tieffrequenten Bereich zwischen 20 Hz und ca.
900 Hz erzeugt. Die Experimente zeigten, dass hohere Viskositat zu einer Verkilirzung des Zeit-
abstands zwischen Expansion und erstem Kollaps der Kavitation fuihrte, was der Simulation zu-
folge auf eine Verringerung des maximalen Kavitationsradius zurtickzufiihren ist. Bei einer der
Kavitation nahegelegenen festen Wand wurden eine Verformung der Kavitation sowie zusatzli-
che Druckschwingungen beobachtet; &hnliche Ergebnisse lieferte die Betrachtung einer zylindri-
schen Geometrie als Modell der ausgerollten Cochlea. Die Validierung in menschlichen Felsen-
bein-Préaparaten ergab eine erfolgreiche Tonerzeugung, die groRtenteils mit den Ergebnissen des
Modellaufbaus vergleichbar war. Die erzeugten Lautstarken von ca. 99 dB waren ausreichend fur
die Stimulation in einem kinftigen Horimplantat. Zur verzerrungsfreien Tonerzeugung aller re-
levanten Frequenzen ware ein schnellerer Laser erforderlich, mit einer maximalen Laserrepetiti-
onsrate von ca. 200 kHz, gemaR theoretischer Frequenzspektren. Zudem sind die Verkleinerung
des Lasers, der Elektronik und eine Warmeableitung erforderlich, um die hier entwickelte laser-
basierte optoakustische Tonerzeugungsmethode in ein Horimplantat zu Uberfiihren.
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1 Optoakustische Stimulation als Methode flr Hérimplantate

Viele Millionen Menschen weltweit leiden unter den Folgen von Hérverlust, der z. B. zu man-
gelndem Sprachverstéandnis, insbesondere in gerduschvollen Umgebungen wie Restaurants oder
in der Bahn fiihren kann und damit den Alltag und besonders das soziale Leben stark einschrankt
[1]. Je nach individuellem Grad des Horverlusts werden vielféltige Horgerdte und -implantate
eingesetzt (s. Details in Kap. 2.2). Die haufigste Variante stellen die fir schwachen Horverlust
geeigneten akustischen Horgeréte dar. Hingegen reichen diese bei scherwiegendem Horverlust —
insbesondere bei einer starken Schadigung der sensitiven Haarzellen im Innenohr sowie bei an-
deren spezifischen Fehlfunktionen z. B. aufgrund einer Verkndcherung im Mittelohr — nicht aus,
sodass fur diese Félle spezielle Mittelohr- oder Cochlea-Implantate eingesetzt werden [2].

Mittelohrimplantate ersetzen Teile der Kndchelchen im Mittelohr, die entscheidend zur Funktion
des Gehdrs beitragen, da sie fiir die Ubertragung des Schalls aus der Luft in das Innenohr, welches
mit einer Flussigkeit gefullt ist, unerlasslich sind [3], [4] (s. Details in Kap. 2.1). Bei hochgradi-
gem Horverlust werden aktuell elektrische Cochlea-Implantate fir Patientinnen mit intaktem
Hornerv verwendet, wodurch mehrheitlich ein gutes Sprachverstandnis erméglicht wird. Jedoch
weisen Cochlea-Implantate entscheidende Defizite bei der Anzahl der hérbaren Tonhéhen auf
[5] (s. Details in Kap. 2.4). Viele Cochlea-Implantate werden heutzutage so eingesetzt, dass sie
nur die mittleren und hohen Frequenzen stimulieren, da zahlreiche Patientinnen dort den stérks-
ten Horverlust besitzen [6]-[8]. Fur die tiefen Frequenzen bis etwa 500 Hz dient entweder das
Restgehor ohne Verstarkung — sofern dies ausreichend ist. Oder ein akustisches Horgerat stimu-
liert die tiefen Frequenzen im Gehorgang; diese Kombination wird als elektroakustische Stimu-
lation (EAS) bezeichnet [5], [9]. Fur einige Patientinnen ist jedoch die Verstarkung eines Mittel-
ohrimplantats oder der EAS nicht ausreichend. Eine Mdglichkeit bietet dann die Implantation
eines Cochlea-Implantats fur samtliche Tonhohen. Jedoch flhrt dies zur nahezu vollstandigen
Zerstorung etwaiger noch intakter und direkt am Implantat befindlicher Haarzellen, was somit
unbedingt zu vermeiden ist, sofern zumindest die Haarzellen einiger Frequenzen noch funktio-
nieren [5], [10].

Fur diese Falle sowie fur spezielle Fehlfunktionen wie ein verwachsenes Mittelohr wére eine
akustische Stimulation, die eine hohere Verstarkung als die akustischen Horgeréte im Gehdrgang
aufweist, wiinschenswert, um das Restgehdr zu erhalten. Eine Alternative hierfiir bietet die opto-
akustische Stimulation, die in dieser Arbeit zur Tonerzeugung eingesetzt wird.

Das zentrale Ziel dieser Arbeit besteht darin, das Prinzip einer laserbasierten optoakustischen
Stimulation zur Tonerzeugung zu realisieren und zu testen. Dabei sollen mdglichst alle vom Men-
schen horbaren Tonhdhen erzeugbar sein. Zudem soll die Lautstérke in einem breiten Bereich
einstellbar sein und hohe Lautstarken, die fiir Menschen mit schwerem Horverlust geeignet sind,
umfassen. AuRerdem sollen die Mdéglichkeit der Applikation im menschlichen Ohr sowie die
dabei erreichbaren Lautstarken untersucht werden. Hierzu werden Experimente in verschiedenen
Modell-Aufbauten durchgefiihrt, zundchst in verschiedenen Modellgeometrien. Dabei werden
die laserinduzierten Drucktransienten sowie bei einer Aneinanderreihung von Laserpulsen zu-
sdtzlich die akustischen Frequenzspektren untersucht. Fur letztere wird das Ziel verfolgt, dass
maoglichst alle vom Menschen horbaren Frequenzen derartig erzeugbar sind, dass die Zielfre-
guenz im Spektrum lauter als alle anderen Frequenzkomponenten ist. Optimalerweise ist zudem
die Verzerrung durch Stérfrequenzen moglichst gering.



Fur die Moglichkeit einer Anwendung im Ohr wird als Verbesserung des anféanglich entwickelten
platzergreifenden optischen Freistrahl-Aufbaus im weiteren Schritt ein faserbasierter Stimulati-
onsaufbau entwickelt. Mit diesem wird in einem geometrisch an die Cochlea angelehnten Modell
untersucht, welchen Einfluss diese Geometrie auf die erzeugten Drucktransienten und Frequenz-
spektren bewirkt. Zuletzt erfolgt die Validierung der laserbasierten optoakustischen Tonerzeu-
gung in menschlichen Felsenbein-Praparaten (post mortem). Dabei wird der Horeindruck, den
ein Mensch bei der Stimulation erfahren wiirde, durch intracochledre Druckdifferenzen ermittelt.
Zusétzlich werden Simulationen der verschiedenen Bestandteile der optoakustischen Tonerzeu-
gung durchgefuhrt, von der Erzeugung freier Elektronen und eines Plasmas durch einen Laser-
puls zur Ermittlung der Durchbruchschwelle fir die verwendeten Laseraufbauten, tiber die Kavi-
tationsblasendynamik bis hin zur Druckwellenausbreitung und -reflexion. Hierbei bilden die Ab-
héngigkeiten von der Geometrie und den Materialeigenschaften, insbesondere der Viskositét,
Schwerpunkte der Untersuchung. Somit soll ein Verstandnis der im Experiment beobachteten
Effekte erreicht werden.

Zur Einordnung dieser Arbeit werden in Kapitel 2.1 zunéchst die Grundlagen zu Schall und dem
menschlichen Gehor anhand eines Uberblicks tiber die fiir diese Arbeit relevanten Bereiche dar-
gestellt, mit einem Schwerpunkt auf der Funktionsweise verbreiteter Mittelohr- und Cochlea-
Implantate (Kap. 2.3 und 2.4) entsprechend des Anwendungsziels der in dieser Arbeit entwickel-
ten Tonerzeugung. Zum Verstandnis der Prozesse, die die Tonerzeugung mittels des nichtlinea-
ren optoakustischen Effekts ermdglichen, werden in Kapitel 2.6-2.7 die theoretischen Grundla-
gen zur Erzeugung von Tonen durch Laserpulse, darunter der laserinduzierte optische Durch-
bruch (Kap. 2.7) erlautert. Zudem werden die fur die spateren Experimente besonders relevanten
Einflisse durch die Viskositéat (Kap. 2.7.5), die Geometrie (2.9.1) und durch die Limitierungen
der verwendeten Drucksensoren (Kap. 2.9.2) sowie verschiedene Techniken zur Modulation von
Pulsen (Kap. 2.10) thematisiert. In Kapitel 3 werden die experimentellen Methoden und Materi-
alien beschrieben, darunter die Laseraufbauten im Freistrahl, dessen faserbasierte Weiterentwick-
lung (Kap. 3.1) sowie die Erstellung eines viskosen Gels zur Erzeugung tiefer Frequenzen (Kap.
3.3). Daruiber hinaus werden die eingesetzten Druckmessgerate (Kap. 3.2) und die Aufbauten zur
Validierung in humanen Felsenbein-Praparaten (Kap. 3.4) und zur Messung des mit der Stimu-
lation erzeugten Temperaturanstiegs beschrieben (Kap. 3.5). Zusétzlich wird auf die Erstellung
der Lasersignale mit den beiden ausgewahlten Techniken zur Pulsmodulation und auf die Simu-
lation der Kavitationsdynamik eingegangen (Kap. 3,6, 3.7). In Kapitel 4 werden die Ergebnisse
sowohl der Experimente als auch der Simulation dargestellt und miteinander verglichen. Hierbei
wird u. a. auf die Einflisse der Geometrie (Kap. 4.1.2, 4.4) und der Viskositét (Kap. 4.3) auf die
erzeugten Druckamplituden und akustischen Spektren der erzeugten Tone sowie auf die Validie-
rung der Tonerzeugung in humanen Felsenbein-Préparaten (Kap. 4.5) eingegangen. Diese Ergeb-
nisse werden anschlieRend in Kapitel 5 diskutiert, u. a. im Hinblick auf die Vergleichbarkeit zwi-
schen den verschiedenen experimentellen Aufbauten sowie zwischen den Ergebnissen der Expe-
rimente und der Simulation (Kap. 5.1). Abschlie’end werden relevante Weiterentwicklungen und
Herausforderungen fir eine kiinftige Anwendung als Hérimplantat, das auf der hier entwickelten
laserbasierten Tonerzeugung basiert, diskutiert (Kap. 5.2), bevor diese Arbeit mit einem Fazit
beendet wird (Kap. 6).
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2 Theoretische Grundlagen zu Hérimplantaten und Tonerzeugung
mittels nichtlinearer Optoakustik

Aufgrund der Zielsetzung dieser Arbeit, eine Stimulationsalternative fur Hérimplantate zu ent-
wickeln, werden im Folgenden zuné&chst die relevanten Grundlagen zu Schall, Gehor (Kap. 2.1),
Horgeraten (Kap. 2.2) und gangigen Horimplantat-Typen (Kap. 2.3-2.4) erlautert. Zudem werden
die theoretischen Grundlagen zur laserbasierten nichtlinearen optoakustischen Tonerzeugung an-
hand des optischen Durchbruchs mit den dafir relevanten VVoraussetzungen (Kap. 2.6) und der
Kavitationsdynamik (Kap. 2.7) dargelegt. Darauf folgt die Erlauterung der Generierung von
Schall durch laserinduzierte Kavitationen (Kap. 2.8) sowie der fur die Experimente in dieser Ar-
beit besonders relevanten Einflisse durch Geometrie, Viskositat und Sensoreigenschaften (Kap.
2.9). Datiefe Tone in dieser Arbeit mittels einer Pulsmodulation generiert werden, werden zudem
verschiedene Techniken hierzu vorgestellt und miteinander verglichen (Kap. 2.10).

2.1 Schall und Gehor

Im Folgenden werden die relevanten Grundlagen zum Hdéren und zur Akustik im Allgemeinen
beschrieben, wobei hauptséachlich die Lehrbiicher von Gelfand, Hellbriick, Lerch und V6lz zu
Grunde gelegt werden [11]-[14].

Jede Art von Schall — sowohl Klénge, Tone als auch Gerdusche — besteht aus Druckwellen, die
der Mensch uber das Gehor innerhalb eines Frequenzbereichs von etwa 20 Hz bis maximal etwa
20 kHz bei normalhdrenden Neugeborenen wahrnehmen kann. Druckwellen besitzen eine
Amplitude, die als Lautstarke interpretiert wird und eine Wellenldnge bzw. ein Gemisch aus ver-
schiedenen Wellenldngen, die als Tonhohe bzw. Klangfarbe wahrgenommen werden [13]. Die
Tonhohe wird als Frequenz in Hertz (Hz) gemessen. Die Lautstarke wird entweder linear als
Druck p in z. B. bar, Pascal oder N/m?, oder logarithmisch, entsprechend der logarithmischen
Wahrnehmung durch das menschliche Gehor, als Schalldruckpegel L, (englisch: sound pressure
level, abgekirzt SPL) in Dezibel (dB SPL) angegeben. Dabei entspricht ein Schalldruckpegel von
0 dB der menschlichen Horschwelle bei Normalhdrenden fir einen Ton der Frequenz 1 kHz,
woraus sich der zur Umrechnung zwischen der linearen und der Dezibel-Skala verwendete Refe-
renzdruck p, = 20 puPa flr Luft ableitet [13]. Der entsprechende Wert des Referenzdrucks fur
Wasser betrdgt p, = 1 pPa. Die Umrechnung zwischen einem Druck in Pascal und dem Schall-
druckpegel in dB erfolgt dann gemal der Formel:

Lp[dB] = 10 - log (i) = 10 - log (2’;—0) =20-log (%) Gl. 1

Die Schmerzschwelle liegt bei etwa 140 dB, was einem Druck von 200 Pa entspricht. Somit
erreicht das menschliche Gehor einen umfassenden Lautstérken- bzw. dynamischen Bereich von
108 Pa, was durch die logarithmische Wahrnehmung erméglicht wird. Dadurch entspricht eine
Erhéhung des Pegels um 3 dB einer Verdopplung des Schalldrucks. Horschaden treten bei Larm-
belastungen ab ca. 120 dB fir eine kurze Dauer oder bereits ab ca. 85 dB Uber eine langere Zeit
auf [13].
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Dadie Horschwelle und das Lautstarkeempfinden jedoch frequenzabhéngig sind, betragt die Hor-
schwelle nicht bei allen Tonhdhen 0 dB. Das menschliche Gehor ist im Tonhéhenbereich zwi-
schen etwa 2 kHz und 5 kHz am empfindlichsten, einer Region, die fir das Sprachverstandnis
aufgrund der Frequenzen der Formanten zur Identifikation der VVokale besonders wichtig ist (vgl.
Sprachbereich und Horschwelle in Abb. 1). Je nach Zielsetzung der Forschung wird deshalb ei-
nerseits der bewertete Schallpegel in dB mit verschiedenen Verldufen fiir unterschiedliche Laut-
starke-Bereiche oder andererseits die psychoakustische Einheit Phon verwendet. Letztere ist so
definiert ist, dass derselbe Phon-Wert bei verschiedenen Tonhohen als dieselbe Lautstarke emp-
funden wird.
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Abbildung 1: Frequenzbereich des menschlichen Gehérs mit der frequenzabhéngigen Horschwelle und Schmerzgrenze sowie den
flir Musik und Sprache relevanten Tonhéhen- und Lautstarkebereichen, modifiziert nach [13] .

Bei der Analyse und automatischen Spracherkennung sowie der kiinstlichen Erzeugung von Spra-
che bzw. Musik wird meist eine Betrachtung im Frequenzraum genutzt. Die Zerlegung in die
Frequenzanteile bzw. die Darstellung des Frequenzspektrums eines beliebigen akustischen Sig-
nals erfolgt mittels einer Fouriertransformation von dem Zeit- in den Frequenzbereich. Ein Si-
nuston besteht im Frequenzraum aus einer einzelnen Tonhdhe, wahrend Klange und Tdne von z.
B. Musikinstrumenten oder auch VVokale der menschlichen Stimme zusatzliche héhere Frequen-
zen enthalten. Je nach dem jeweiligen Anteil der verschiedenen Obertone am Gesamtklang ver-
andert sich die Klangfarbe. Ein gesprochener VVokal wird ebenfalls durch die darin enthaltenen
Frequenzanteile charakterisiert, die Formanten heiRen und anhand derer sowohl eine automati-
sierte Spracherkennung als auch eine kinstliche Spracherzeugung maglich sind [11], [13].

Im Folgenden werden kurz die Grundlagen der Funktionsweise des menschlichen Gehors anhand
der Literatur von John K. Niparko, Gelfand sowie Boenninghaus und Lenarz dargestellt [10],
[11], [15].

Das menschliche Gehér nimmt Druckwellen durch das AuRenohr auf, wobei die Ohrmuschel vor
allem zur Schall-Lokalisierung dient. Die Schallwelle 1&auft durch den Gehérgang zum Trommel-
fell, das durch die Druckschwankungen in Schwingungen versetzt wird. Daraufhin Ubertragen
die Mittelohrknochen, bestehend aus Hammer (Malleus), Amboss (Incus) und Steigbugel (Sta-
pes), diese Schwingungen auf das ovale Fenster und verstarken sie zugleich (s. Abb. 2). Diese
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Verstarkung ist erforderlich, da das ovale Fenster die Schwingungen der Luft im Mittelohr auf
die Flussigkeit im Innenohr (ibertragt. Bei einem Ubergang von Schall aus der Luft auf eine Fliis-
sigkeit wirden ohne eine Verstarkung etwa 98 % der Schallamplitude reflektiert werden, was
durch die unterschiedlichen Schallimpedanzen von Luft und Flussigkeit bedingt ist. Zuséatzlich
zur Verstarkung durch die Knochen im Mittelohr findet eine weitere Erhdhung der Schallam-
plitude durch die Anpassung der Flachen statt, da das Trommelfell ca. 17-mal so grol? wie das
ovale Fenster ist. Insgesamt dient das Mittelohr somit vor allem der Impedanzanpassung und ist
essentiell flir die Schallweiterleitung an das Innenohr.

Im Innenohr befinden sich drei Gange (Scalae) der Horschnecke (Cochlea) mit zwei verschiede-
nen Flussigkeiten: die Natrium-lonen-haltige Perilymphe in der Scala vestibuli und Scala tym-
pani bzw. die Kalium-lonen-haltige Endolymphe in der Scala media. Das Innenohr ist dhnlich
einer Schnecke geformt und wére etwa 2 cm lang, wenn sie ausgerollt wiirde. In der Cochlea
breitet sich der Schall als Wanderwelle aus. Zunachst wird das ovale Fenster durch die Bewegung
des Stapes ausgelenkt und versetzt dadurch die dahinter befindliche Perilymphe in der Scala ves-
tibuli in Schwingung, sodass eine Wanderwelle in der Cochlea entsteht (s. Abb. 3). Diese Druck-
welle lauft durch die Scala vestibuli und fiihrt zu einer Druckveranderung in der angrenzenden
Scala media. Die Druckwelle trifft in der Scala media auf die fiir das Horen zentrale Basilar-
membran mit den darauf befindlichen Haarzellen, wobei dort wie bei einem Frequenz-Analysator
bestimmte Orte einer festgelegten Tonhohe zugeordnet sind, was als Tonotopie bezeichnet wird.
Denn am Beginn ist die Basilarmembran aufgrund der hohen Steifigkeit und geringen Masse
besonders fur hohe Frequenzen empfindlich, wahrend zum Ende hin die Steifigkeit abnimmt und
die Masse zunimmt, sodass die charakteristische Frequenz sinkt. Zusétzlich wird von der Druck-
welle in der Scala media auch eine Druckwelle in der angrenzenden Scala tympani erzeugt, an
deren Ende sich das runde Fenster befindet, das folglich ebenfalls ausgelenkt wird und dadurch
den erforderlichen Druckausgleich ermdglicht [16]. Die Druckwellen in der Scala tympani und
vestibuli liefern bei der Entwicklung von Horimplantaten wichtige Informationen zum potentiel-
len Horeindruck (s. Kap. 2.3).

—Amboss )
Helicotrema

__Basilar-
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Abbildung 2: Aufbau des Mittel- und Innenohrs (ausgerollt, mit Basilarmembran) sowie Tonotopie der Cochlea, nach [15].
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Abbildung 3:Wanderwelle und Auslenkung der Basilarmembran aufgrund einer Sinus-Auslenkung des Stapes, pst (OW = ovales
Fenster, RW= rundes Fenster, SV = Scala vestibuli, ST = Scala tympani). Die Druckwelle in der ST hat das umgekehrte Vorzei-
chen im Vergleich zur Druckwelle in der ST. Insgesamt ist aus der Messung des Drucks in der ST und SV berechenbar, welche
Auslenkung die Basilarmembran erfahrt, indem die Driicke aus SV und ST subtrahiert werden [16]. Abbildung mit Creative
Commons License [17].

Die frequenzgenauen Nervenimpulse im Hornerv werden dadurch erzeugt, dass an der zur jewei-
ligen Frequenz passenden Stelle die Basilarmembran am starksten schwingt, wodurch die Haar-
zellen bewegt werden. Dabei bestehen zwei verschiedene Typen von Haarzellen mit unterschied-
lichen Funktionen. Wéhrend die dulReren Haarzellen hauptsachlich der Verstarkung dienen und
dabei etwa eine Zunahme der Lautstarke um 40 dB erreichen [18], fuhren diejenigen inneren
Haarzellen, die die jeweils zum einlaufenden Schall passende charakteristische Frequenz besit-
zen, durch ihre Verbiegung zur Offnung der lonenkanéle. Als Konsequenz strémen positiv gela-
dene Kalium-lonen in die Spiralganglienzellen ein und I6sen Nervenimpulse aus, die tber den
Hornerv ins Horzentrum des Gehirns geleitet werden. Das genaue Ausmal der Verstarkung durch
die duReren Haarzellen wird durch zusétzliche Nervenbahnen vom Gehirn zu den Haarzellen ge-
steuert, sodass die empfundene Lautstarke veranderbar ist und sich z. B. bei konzentriertem Zu-
horen verstérkt oder bei lange andauerndem, gleichartigen Schall abschwaécht. Die Sensitivitat
der inneren Haarzellen ist dabei sehr hoch und hauptsachlich durch thermisches Rauschen limi-
tiert [19], [20].

Aufgrund der Position der fiir hohe Frequenzen empfindlichen Haarzellen am Beginn der Coch-
lea, nahe dem ovalen Fenster, passieren dort alle Schallwellen jedweder Frequenz, sodass diese
Haarzellen mit fortschreitendem Alter durch langzeitige Schalleinwirkung am starksten gescha-
digt werden und dadurch die Horschwelle am stérksten im hohen Frequenzbereich steigt, bis hin
zur weitverbreiteten Altersschwerhérigkeit im Hochtonbereich. Gemeinhin wird bei gesunden
Erwachsenen von einem Horbereich von etwa 100 Hz bis mindestens 10 kHz ausgegangen, der
zugleich fur das Verstandnis sowohl von Sprache als auch von Musik von grof3er Bedeutung ist
[3].

Die Frequenzauflosung des menschlichen Gehors ist bei tiefen Ténen in etwa so groR wie ein
Halbton, jedoch bei mittleren und hohen Tonen deutlich genauer mit ca. 10 % eines Halbtons
[13]. Fur besonders kurze Téne von weniger als 2 ms Dauer ist das Gehér unempfindlich, diese
werden als Gerausch wahrgenommen. Zwischen etwa 20 ms und 200 ms besteht eine Ubergangs-
phase zwischen Gerdusch und Ton. Bei Tonen ab einer Dauer von etwa 200 ms werden die Pa-
rameter wie Tonhohe, Lautstarke, Klangfarbe normal wahrgenommen [13].

Die Lokalisation der Richtung, aus der ein Schallereignis kommt, erfolgt im Gehirn fiir tiefe Fre-
quenzen mittels der Zeitverzégerung zwischen beiden Ohren, sowie fiir hohe Frequenzen zusétz-
lich durch die unterschiedliche Lautstarke auf beiden Ohren. Hinzu kommt fur Schall mit einem
breiten Frequenzbereich ein Beitrag zur Lokalisation durch die spektrale Verdnderung des Schalls
durch die Formung von Oberkdrper, Kopf und Ohrmuschel [13]. Insbesondere in Situationen mit
zahlreichen Schallquellen, von denen jedoch nur wenige relevant sind, ist die Lokalisation fir
das Heraushdren des Gewuinschten von grolRer Bedeutung. Da diese Lokalisationsmechanismen
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haufig mit Hérimplantaten nicht ausreichend funktionieren, entstehen somit Nachteile in ge-
rauschvollen Umgebungen (s. Kap. 2.3-2.4).

2.2 Horverlust und Horgerate

Im Fall einer Schadigung des Gehdrs ist fur die Wahl des passenden Horgeréts entscheidend,
welche Komponenten wie stark geschadigt sind [2], [21]. Im Folgenden wird ein Uberblick tiber
die verbreitetsten Formen von Schwerhorigkeit und deren jeweilige Behandlung gegeben, wobei
hauptséchlich die Literatur von Zenner und Pickles herangezogen wurden [22], [23]. Anschlie-
Rend wird in Kapitel 2.3 verstarkt auf Mittelohr- und in Kapitel 2.4 auf Cochlea-Implantate ein-
gegangen.

Bei einer Schallleitungsschwerhdrigkeit bestehen Probleme am Aul3en- oder Mittelohr, wahrend
bei der Schallempfindungsschwerhorigkeit das Innenohr, insbesondere die Haarzellen, oder der
Hornerv geschédigt sind. Auch Kombinationen von Schallleitungs- und Schallempfindungs-
schwerhorigkeit treten auf. Bei dem am hdufigsten auftretenden Fall eines leichten Horverlusts,
zwischen ca. 26 dB und ca. 40 dB, werden Horgeréte hinter dem Ohr oder im Gehdrgang ver-
wendet, die mit einem Mikrofon die Umgebungsgerdusche aufnehmen und mit einem Lautspre-
cher im Gehdrgang ausgeben, wobei die Lautstarke und damit die Verstarkung vom Individuum
abhangig einstellbar ist und maximal bis zu ca. 60 dB betrégt [4]. Meist werden nur die fir das
Sprachverstandnis relevanten Frequenzen zwischen etwa 100 Hz und 8 kHz verstérkt [3]. Eine
Alternative stellen u. a. Knochenleitungshorgerate dar, besonders bei fehlendem oder missgebil-
detem Gehdrgang oder Trommelfell sowie bei einer chronischen Mittelohrentziindung. Diese
Horgeréate nutzen die Fahigkeit des Knochens zur Schallleitung aus und bestehen meist aus einem
Mikrofon und einer Batterie auf3erhalb des Ohrs sowie einem in den Schadelknochen implantier-
ten Impulsgeber [13]. Die Klangqualitat und insbesondere die Lokalisierung reichen jedoch bei
Knochenleitungshérgeraten nicht an die Leistungen von akustischen Horgerate heran [24].

2.3 Mittelohr-Implantate

Bei einem Horverlust von tber 60 dB oder einer starken Schadigung des Mittel- und/oder In-
nenohrs sind die bisher genannten Horgeréte jedoch meist nicht ausreichend. Bei einer Schadi-
gung oder Dysfunktion des Mittelohrs werden Mittelohrimplantate verwendet, wobei eine Viel-
falt unterschiedlicher Varianten existiert. Im Folgenden werden verschiedene Mittelohrimplan-
tate anhand der Literatur von Haynes et al. und Puria dargestellt [3], [4].

Mittelohrimplantate werden in aktive und passive Typen unterschieden. Der Ersatz z. B. des Sta-
pes oder anderer Mittelohrknochen durch eine Prothese stellt ein passives Implantat dar, da diese
Prothese nicht angetrieben wird, sondern sich ausschlieBlich durch die Auslenkung des Incus,
bzw. bei einer anderen Variante der Befestigung des Trommelfells, bewegt. Passive Implantate
werden vor allem bei einer Fehlfunktion eines oder mehrerer Knochen im Mittelohr eingesetzt,
die u. a. durch eine Verkndcherung, Entziindung oder Fehlbildung bedingt sind — von Geburt an
oder aufgrund einer spateren Erkrankung wie z. B. Otosklerose. Dann wird je nach vorliegendem
Schaden z. B. der Stapes durch eine passive Prothese ersetzt, sodass alle anderen Bestandteile
des Gehors unveréandert erhalten bleiben.
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Hingegen werden aktive Mittelohrimplantate bei einem starken Horverlust von tber 60 dB mit
einem intakten Innenohr eingesetzt. Bei den meisten aktiven Mittelohrimplantaten wird der
Schall im Gehérgang mittels eines Mikrofons aufgenommen und an den Stapes oder an das ovale
Fenster tber ein Implantat weitergegeben. Andere Varianten wie das Implantat Soundtec nehmen
die Schwingungen des intakten Trommelfells auf. Zudem existieren spezielle Implantate wie das
Totally Integrated Cochlear Amplifier, bei dem zusétzlich auch das Mikrofon implantiert wird,
sodass von auen keinerlei Komponenten sichtbar sind. Ein weiteres Beispiel ist das aktive Vib-
rationsgerét Vibrant Soundbridge (Med-El), das den Schall mit einem Mikrofon aulRen am Ohr
aufnimmt und entsprechende Schwingungen mit einer beweglichen Masse im Mittelohr erzeugt
und z. B. auf den Stapes oder das ovale Fenster Ubertragt, weshalb dieser Typus auch ,,Floating
Mass Transducer* genannt wird. Zur Befestigung wird bei der Anwendung im Mittelohr ein Ein-
Punkt-Koppler fir den Stapes oder Incus verwendet — mit verschiedenen Auspréagungen je nach
Krankheitsbild und Beweglichkeit der Mittelohrknéchelchen.

Neben der am weitesten verbreiteten Implantation in das Mittelohr ist auch eine Stimulation am
runden Fenster moglich [25]. Dies wird z. B. bei chronischen Mittelohrentziindungen oder stark
verwachsenem Mittelohr genutzt. Insbesondere fur Patientinnen mit einer Deformation des &u-
Reren Gehdrgangs, des Trommelfells, der Paukenhdhle, einem unzugénglichen ovalen Fenster
oder einer festgewachsenen Stapes-Ful3platte bietet die Rundfensterstimulation eine Mdglichkeit
zur Rehabilitation des Gehors unter Erhaltung der Cochlea. Denn sonst wird vielfach ein Coch-
lea-Implantat bei solchen Patientinnen verwendet, wodurch jedoch die noch intakten Haarzellen
stark schadigt oder zerstort werden, was folglich zu schlechteren Horergebnissen fuhrt [26], [27].
Zusétzlich bietet die Rundfensterstimulation flr Patientinnen mit fehlgeschlagenen Implantatio-
nen von Prothesen im Mittelohr Vorteile [27]-[30].

Bei der mechanischen Rundfensterstimulation wird das runde Fenster durch den Masseschwinger
des Implantats mechanisch stimuliert. Dabei ist die Flache des runden Fensters mit ca. 3,4 mm?
vergleichbar mit der Flache des ovalen Fensters mit 3,2 mm2, jedoch betrdgt das Verhaltnis von
Lange zu Breite des ovalen Fensters etwa 1:2, wahrend das runde Fenster mit ca. 1,8 x 2 mm?
weniger oval geformt ist, was auch der Grund fur die Benennung ist [31], [32]. Wird das runde
Fenster in Schwingung versetzt, tbertragt es den Druck auf die Perilymphe in der Scala tympani,
worin eine Wanderwelle bis zum ovalen Fenster und der Scala vestibuli lauft [33]-[35]. Dies
wird als Ruckwartsstimulation bezeichnet, da der Schall beim normalen Horen den umgekehrten
Weg verfolgt [16]. In diesem Einsatzfall wird ein Koppler fir die Befestigung an der Rundfens-
termembran verwendet, wobei die Stabilisierung auf der freien Seite des Implantats durch das
Anlehnen an einen im Ohr vorhandenen Knorpel erfolgt, der vom Chirurgen entsprechend des
erforderlichen Platzes zurechtgebohrt wird [36], [26].

In beiden Varianten der Stimulation sollte die Kontaktflache zwischen dem Implantat und dem
ovalen bzw. runden Fenster moglichst groR sein, um eine maximale Lautstarke und Ubertra-
gungseffizienz zu erreichen. Die Rundfensterstimulation erzielt in Studien &hnliche Horergeb-
nisse Mittelohr-Implantate, die das ovale Fenster oder den Stapes stimulieren [34], [37]. Bei Ex-
perimenten zur Stimulation am runden Fenster mittels eines mechanischen Aktuators wurde von
VVormelcher eine maximale Druckdifferenz von 0,41 Pa erreicht, was etwa 10 % der mittels akus-
tischer Stimulation in denselben Experimenten gemessenen maximalen Druckamplitude ent-
spricht [38]. Lupo et al. konnten zeigen, dass die direkte Stimulation der Perilymphe mit einem
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aktiven Mittelohrimplantat physiologische Antworten &hnlich der bei akustischer Stimulation er-
zeugt [39]. Auch Tests an Patientlnnen zeigen, dass eine Stimulation des runden Fensters zu
einer erfolgreichen Rehabilitation bei einem starken Horverlust beitragt [40], [41]. Jedoch wer-
den bei tiefen Frequenzen meist deutlich geringere Lautstarken erreicht als im mittleren Fre-
quenzbereich, was insbesondere aufgrund der frequenzabh&ngigen Empfindlichkeit des Inneno-
hrs nachteilig ist (vgl. Abb. 1). Zudem wird momentan noch an der Verbesserung und Verringe-
rung der Variabilitat der Kopplungseffizienz und damit der erreichbaren Lautstérke pro einge-
setzter mechanischer Auslenkung des Aktuators geforscht [25], [42], [43].

Zur Validierung in der Implantatentwicklung und fiir Experimente im Bereich Horforschung am
Mittel- oder Innenohr stellen Druckmessungen und/oder Laservibrometrie an Préparaten mensch-
licher Felsenbeinknochen ex vivo eine verbreitete Methode dar, die im Folgenden erl&utert wird,
da sie die Grundlage fur die in dieser Arbeit durchgefuhrten Validierungsexperimente darstellen.

Die dabei eingesetzten menschlichen Felsenbeine (Os temporale, englisch: temporal bone) stel-
len einen Teilknochen des Schadels und beinhalten das Mittel- und das Innenohr. Fur die Horsti-
mulation sind besonders die ebenfalls vorhandenen Mittelohrknochen sowie das runde und ovale
Fenster relevant, deren Beweglichkeit und Funktionstiichtigkeit jeweils getestet wird und wonach
die Praparate entweder als medizinisch verwertbar oder als nicht mehr ausreichend funktions-
tlchtig eingeteilt werden. Zudem besitzen die Praparate einen chirurgisch gebohrten Zugang zur
Paukenhohle und zum runden Fenster, um die Implantate und Messgeréte platzieren zu kdnnen.
Die Standardmethode zur ex vivo-Messung des im Mittel- oder Innenohr durch eine akustische
oder mechanische Stimulation erzeugten Schalldruckpegels beinhaltet einerseits die Laserdopp-
lervibrometermessung am Stapes. Dabei erfolgt die Stimulation am ovalen oder runden Fenster.
Als Referenz zur Berechnung der tatséchlichen Schalldruckpegel werden dabei zusétzliche Mes-
sungen im Gehdrgang durchgefihrt.

Eine alternative oder zusétzliche Methode, die zunédchst fur Falle mit einer defekten Mittelohr-
kette oder einer direkten Stimulation der Perilymphe entwickelt worden ist, stellt die Messung
der intracochledren Druckdifferenzen dar. Zuvor wurden Druckmessungen in der Cochlea aus-
schlie3lich in einer der beiden Scalae durchgefiihrt. Jedoch zeigten Nakajima et al., dass die
Druckamplituden des Sensors in der Scala tympani um ca. 10-15 dB hoher als fiir den Sensor in
der Scala vestibuli waren, sich jedoch die Sensorspannungen fir tiefe Frequenzen < 300 Hz und
hohe Frequenzen > 5 kHz kaum unterschieden, sodass die Druckmessungen in der Scala vestibuli
allein nicht die tatsachlichen Druckamplituden an der Basilarmembran widerzuspiegeln vermo-
gen [44]. Zudem konnten Nakajima et al. aus den Messungen die Verstarkung des Mittelohrs zu
ca. 20 dB bei mittleren Frequenzen berechnen und die Impedanz des runden Fensters bestimmen,
die frequenzabhéngig ist und bei mittleren Frequenzen ca. 10 GQ betragt [44].

Bei intracochledren Druckmessungen wird durch die Berechnung der Differenz der Druckmes-
sungen zwischen je einem Sensor in der Scala tympani und der Scala vestibuli der Anteil des
Schallsignals erhalten, der von der Basilarmembran, die sich zwischen den beiden Scalae befin-
det, aufgenommen wird und im Falle intakter Haarzellen an den Hornerv weitergeleitet werden
waurde. Allerdings ist die Druckdifferenz zwischen Scala tympani und Scala vestibuli im Falle
einer Stimulation am runden Fenster geringer als bei einer Stimulation am ovalen Fenster, da der
Druck in der Scala tympani aufgrund der hoheren Nachgiebigkeit des runden Fensters niedriger
ist. Zudem besteht eine deutliche Phasendifferenz der Driicke in Scala tympani und vestibuli [16].
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Deshalb werden die intracochleédren Druckdifferenzen einer Korrektur des Schalldruckpegels an-
hand von akustischen Referenzmessungen im Gehdrgang unterzogen und dienen dann als Ab-
schatzung des tatsachlichen Horeindrucks. Deshalb wird diese Methode sowohl in der Implantat-
entwicklung heutzutage h&ufig als auch in dieser Arbeit als Validierungsmethode durchgeftihrt
[146].

2.4 Cochlea-Implantate

Die Haarzellen im Innenohr werden durch u. a. L&rm geschédigt. Dies ist bei extrem hohen Laut-
starken oder langandauernder Schallbelastung irreversibel. Zudem entstehen Schaden durch be-
stimmte Medikamente und Erkrankungen. Diese Faktoren flihren besonders bei dlteren Menschen
zu teils schwerwiegendem Horverlust aufgrund von dysfunktionalen Haarzellen. Wenn diese
Schwerhdrigkeit mehr als 75 dB betragt und mit einem akustischen Horgerat kein Sprachver-
stdndnis von mindestens 45 % bei einsilbigen Worten erreicht wird, ist es z. B. nicht mehr mdg-
lich, problemlos zu telefonieren [5], [45], [46]. In solchen Féllen wird ein Cochlea-Implantat (CI)
eingesetzt, sofern der Hornerv und die Mehrheit der Spiralganglienzellen noch intakt sind. Fir
PatentInnen mit geschadigtem Hornerv wiederum stehen Hirnstamm- oder Mittelhirnimplantate
zur Verfugung.

Ein Cochlea-Implantat besteht aus mehreren Komponenten, von denen einige implantiert und
andere wie das Mikrofon sowie eine kleine Batterie bzw. Akku auRen am Kopf hinter dem Ohr,
am Mastoid, platziert werden. Die Stromversorgung erfolgt tiber eine induktiven Ubertragung
zum implantierten Teil unter der Haut. Fur das Implantat selbst wird in das Felsenbein ein Zugang
zum Innenohr gebohrt, um darin eine Reihe von Elektroden platzieren, die in einen Silikonmantel
eingebettet sind und durch einen Prozessor mit den elektrischen Signalen zur Stimulation der
Spiralganglienzellen versorgt werden. Die Elektroden werden mittels einer chirurgischen Off-
nung des runden Fensters in der Scala tympani platziert, wobei jede der typischerweise 12 bis 22
Elektroden jeweils ein Frequenzband mit elektrischen Impulsen auf den Spiralganglienzellen sti-
muliert. Haufig sind nur die hohen Frequenzen stark geschadigt und werden mit dem CI stimu-
liert, wahrend die tiefen Frequenzen, die weiter innen in der Cochlea wahrgenommen werden,
frei bleiben und je nach Grad des Horverlusts nicht oder akustisch tber ein AulRenohr-Horgerat
stimuliert werden, als elektroakustische Stimulation (EAS) [5].

Aktuell tragen Uber eine halbe Million Menschen weltweit ein C1 [47], von denen die meisten ein
gutes Sprachverstandnis in ruhiger Umgebung von durchschnittlich 82 % erreichen [48]. Schwer-
wiegende Nachteile des Cls sind die stark verschlechterte Verstandlichkeit von Sprache bei Hin-
tergrundgerauschen, die in Alltagssituationen z. B. im Restaurant haufig auftritt, auch bekannt
unter dem Begriff ,,Cocktail-Party-Problem* [49]-[51]. Hinzu kommt die limitierte Auflésung
von Tonhohen, die das Horen von Musik erschwert bis unmdglich macht und Probleme beim
Verstandnis bestimmter Sprachen bildet, bei denen die Sprachmelodie die Wortbedeutung ver-
andert, z. B. Chinesisch [52], [53].

Der Grund fir die geringe Frequenzanzahl ist vor allem der sogenannte current spread, d. h. die
Ausbreitung des Stroms, vor allem durch die leitfahige Flissigkeit im Innenohr. Dies fiihrt dazu,
dass das CI meist nur etwa acht tatsachlich voneinander unabhangige Frequenzkanale verfugt
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[54]. Mogliche Verbesserungen zur Reduktion der Stromausbreitung sind momentan in der Er-
forschung oder Erprobung, darunter eine Verringerung des Kontakts zwischen Nachbarelektro-
den oder das Fokussieren des elektrischen Stroms durch eine tripolare Spannung, indem Kom-
pensationssignale an den jeweiligen Nachbarelektroden angelegt werden [55]-[59]. Hinzu kom-
men aktuell erforschte Verbesserungen des Sprachverstandnisses besonders in gerduschvollen
Umgebungen durch neue Sprachcodierungsstrategien mit optimierter Rauschunterdriickung, ei-
ner Verbesserung des binauralen Horens zur Ermoglichung der Lokalisation des Sprechenden
und eine Erkennung, welcher Person bzw. Richtung gerade die Aufmerksamkeit gilt, um diese
zu verstéarken und die Ubrigen Sprechenden und Gerausche starker zu dampfen [60]-[62].

Viele Cl-Kandidatinnen verfligen tber ein intakte Haarzellen im tiefen Frequenzbereich, sodass
das CI nur fiir hohere Frequenzen implantiert wird, da das Restgehor ein besseres Sprachver-
standnis ermdglicht als ein Horen ausschlieRlich mit dem CI. Fur das tieffrequente Restgehor gibt
es ebenfalls Forschungsbedarf, da die Stimulation des Restgehors durch konventionelle akusti-
sche Horgerate haufig nicht ausreichend stark ist. Ein alternativer Ansatz gegenuber dem
elektrisch stimulierenden CI verwendet einen Innenohr-Aktuator, der implantiert wird und die
Perilymphe mechanisch tber einen piezoelektrischen Kristall direkt stimuliert [63]. Ein Nachteil
ist hierbei die erforderliche chirurgische Offnung des runden Fensters mit Zugang direkt in die
Cochlea, was ein hohes Risiko fir eine Schadigung des Restgehors darstellt. Eine weitere Alter-
native zu dieser mechanischen Stimulation des Innenohrs mit Restgehor ist die in dieser Arbeit
entwickelte optoakustische Stimulationsmethode, die jedoch nur im Fall intakter Haarzellen an-
wendbar ist.

2.5 Optische Stimulation als Alternative fur Horgerate/-implantate

Optische Stimulationsmethoden werden aktuell vor allem als Alternative zur elektrischen Stimu-
lation in Cls erforscht. Eine Mdglichkeit fiir eine optische Stimulation als Ersatz fir Cls, d. h. fur
die direkte Stimulation der Spiralganglien bei dysfunktionalen Haarzellen, bietet der Ansatz der
Optogenetik. Hierfiir ist eine genetische Veranderung der Nervenzellen erforderlich, z. B. mittels
des lichtempfindlichen Transportproteins Kanalrhodopsin, sodass diese fur Licht empfindlich
werden und sodann bei der Anregung mit Licht einer passenden Wellenlénge ein Aktionspoten-
tial generieren, das vom Hornerv wie ein Signal intakter Haarzellen an das Gehirn weitergeleitet
wird. Dies wurde bereits bei Neuronen des Nucleus cochlearis erfolgreich umgesetzt, u. a. durch
Shimano et al. [64], [65]. Die Realisierung als Implantat birgt jedoch noch weitreichende Hurden,
zumal das Erfordernis eines genetischen Eingriffs am Menschen, wenn auch lokal beschrénkt,
verbreitet auf starke Ablehnung trifft.

Grundsatzlich bieten optische Stimulationsmethoden Vorteile gegenuber der elektrischen Stimu-
lation, da kein Kontakt zwischen der Stimulationsquelle und dem Nerv notwendig ist und da die
dabei eingesetzten Photonen deutlich préziser und ohne gegenseitige Beeinflussung an lokal klar
begrenzte Bereiche Ubertragen werden. Dadurch ware eine Vervielfachung der Anzahl gleichzei-
tig und unabhéngig voneinander stimulierbarer Frequenzkandle und damit der unterscheidbaren
Tonhohen zu erwarten, da keinerlei Leitungsprobleme wie bei der Ausbreitung der elektrischen
Stimulationssignale auftreten [66]—[70].

Eine direkte Anregung von Nerven mit (Laser-)Licht ohne eine genetische Verdnderung ist bei

zahlreichen menschlichen Bewegungs- und Sinnesnerven wie z. B. dem Ischiasnerv mdoglich
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[71]-[73] und wurde von Greffrath et al. auch bei Spiralganglienzellen nachgewiesen, jedoch mit
einer hohen Bestrahlungsstarke von 280 J/cm? und einer Temperaturerhdhung auf 42 °C [74].
Deshalb wurde von Greffrath et al. der Warmeeintrag als Grund fir die Stimulation bewertet. Bei
einer solchen Temperatur beginnt allerdings zugleich die Gewebeschédigung durch Hyperther-
mie [75]. Mit infraroten Lasern und kurzen Laserpulsen wurden Stimulationen bereits mit gerin-
geren Bestrahlungsstarken erreicht, z. B. mit 1 J/cm? bei einem Infrarotlaser (1064 nm) und einer
Pulsdauer von 15 ns [76]. Neben Greffrath et al. zeigten z. B. auch Shapiro et al. und Bec et al.
die Abhéngigkeit des Stimulationserfolgs von der Temperaturerhdhung in den jeweiligen Zellen,
sodass es sich nicht um eine direkte Nervenantwort auf das Licht, sondern um einen phototermi-
schen Effekt handelt [77], [78]. Dies bestatigten auch Rettenmaier et al. mit dem Versuch der
Laseranregung von Spiralganglienzellen, wobei die Zellen trotz der achtfachen Bestrahlung im
Vergleich zu Shapiro et al. keine Aktionspotentiale generierten, sondern nur eine schwache De-
polarisation aufwiesen [79]. Dartber hinaus verwendeten sowohl Shapiro et al. als auch Retten-
maier et al. weitere Zelltypen wie HEK-Zellen aus embryonalen Nierenzellen und Oozyten, die
ebenfalls ahnlich reagierten, weshalb nicht von einer Nervenantwort ausgegangen wird, sondern
von einem thermischen Effekt, der zur Verdnderung der Kapazitéat der Zellmembran und damit
zu einer Depolarisation fuhrt [79], [80]. Somit ist nicht von der Mdglichkeit einer direkten opti-
schen Anregbarkeit der Spiralganglienzellen im Innenohr ohne eine genetische Verénderung aus-
zugehen.

Dagegen legen in vivo-Experimente u. a. von Richter, 1zzo, Matic, Rajguru und Shapiro mit er-
taubten Sdugetieren den Erfolg der direkten optischen Stimulationsmethode der Spiralganglien-
zellen nahe [66], [68], [81], [82]. Jedoch bestehen Zweifel an der Vollstandigkeit der Zerstérung
der Haarzellenfunktion durch die bei diesen Experimenten eingesetzten Medikamente zur Ertau-
bung, wodurch der Horverlust nur bei ca. 40 - 60 dB SPL lag [66], [68], [79]. Im Gegensatz dazu
haben Schultz et al. und Kallweit et al. gezeigt, dass bei kurzen Laserpulsen der optoakustische
Effekt (siehe Kapitel 2.2) flr die Stimulation in der Cochlea verantwortlich ist, sodass das Horen
durch eine solche Stimulationsmethode nur mit— zumindest teilweise — funktionstiichtigen Haar-
zellen moglich ware [83]-[85].

Im Gegensatz zu diesen Forschungen fur eine Stimulation bei dysfunktionalen inneren Haarzel-
len zielt diese Arbeit auf eine Stimulationsmethode fur intakte innere Haarzellen ab, wobei der
optoakustische Effekt eingesetzt wird. Im Gegensatz zu der direkten Infrarotstimulation sowie
der Optogenetik ist bei der Optoakustik als weder eine genetische Veranderung noch ein Eingriff
in die Cochlea erforderlich. Hierbei werden akustische Ereignisse entweder tber lineare Absorp-
tion des Lichts z. B. eines Lasers erzeugt, mit dem Nachteil eines hohen Hitzeeintrags, oder mit-
tels des nichtlinearen optoakustischen Effekts. Beispielsweise wird der lineare optoakustische
Effekt zur Stimulation des Trommelfells zur Konstruktion eines optischen Horgerats von der
Gruppe von Gentiana Wenzel erforscht, wobei aufgrund der Absorptionsmaxima des Gewebes
bei Laserwellenl&ngen von 420 nm und 555 nm die stérkste Auslenkung des Trommelfells erzielt
wurde [86].

Hingegen wird in dieser Arbeit der nichtlineare optoakustische Effekt mittels eines optischen
Durchbruchs genutzt. Dabei wird eine Druckwelle aufgrund kurzer, energiereicher Laserpulse
erzeugt (s. Kapitel 2.1 - 2.2). Fur die Wahrnehmung dieser laserinduzierten Druckwelle sind
funktionstuchtige innere Haarzellen erforderlich. Deshalb ist die optoakustische Stimulation

20



keine Option fur klassische Cl-Patientinnen, sondern fiir die ergdnzende Stimulation tiefer Fre-
guenzen bei vorhandenem Restgehdr oder als Ersatz flr ein Mittelohrimplantat, insbesondere bei
schwerem Horverlust im Bereich Uber ca. 80 dB, da mechanische Mittelohrimplantate solche
Schalldrucke im Innenohr meist nicht erreichen. Die Applikation des Lasers ist dabei sowohl im
Mittelohr, am runden oder ovalen Fenster als auch — jedoch aufgrund des hohen Risikos fiir eine
zusétzliche Horschadigung nicht vorzugsweise — in der Cochlea denkbar.

Wahrend die Tonotopie der Cochlea sowohl bei der Optogenetik als auch bei dem optischen Sti-
mulationsansatz mittels Absorption ausgenutzt wird, sodass der Ort der Lichtanregung tber die
wahrgenommene Tonhohe entscheidet, wird die Tonhdhe bei der nichtlinearen Optoakustik
durch die Frequenzeigenschaft des Anregungslichts wie z. B. tber die Wiederholungsrate der
Laserpulse gesteuert. Deshalb ware eine Applikation auBerhalb der Cochlea mdglich, z. B. am
ovalen oder am runden Fenster. Geeignet ware die Methode z. B. fur Patientinnen mit starkem
Horverlust aufgrund von Fehlfunktionen im AuRen- und/oder Mittelohr oder wegen eines Ver-
lusts eines Teils der duReren, verstarkenden Haarzellen. Eine Stimulation am runden Fenster ware
aufgrund dessen hoherer Nachgiebigkeit vorteilhaft. Auch bei CI-Trégerlnnen mit geringem
Restgehor in den tiefen Frequenzbereichen ware eine Applikation der optoakustischen Stimula-
tionsmethode zur Stimulation des Restgehdrs am runden Fenster vorteilhaft. So wiirden die in-
takten Teile des Gehdrs geschont. Deshalb besteht eines der Ziele dieser Arbeit darin, einen Auf-
bau zu entwickeln und zu testen, mit dem eine optoakustische Stimulation am runden Fenster
maoglich ist. Eine zentrale Frage, die in dieser Arbeit zu kléren ist, besteht in der Evaluierung der
mittels der laserinduzierten nichtlinearen Optoakustik erzeugbaren Tonhéhen und Lautstarken,
sowohl im Modellaufbau als auch in ex vivo-Felsenbeinpréaparaten (s. Kapitel 4).

2.6 Laserpuls-Material-Wechselwirkung: relevante Prozesse und Zeitberei-
che

Der nichtlineare optoakustische Effekt ist ein Spezialfall der Wechselwirkung von Laserpulsen
mit Materie. Die Phdanomene bei einer Wechselwirkung zwischen Licht und Materie umfassen u.
a. Reflexion, Absorption und Streuung, aber auch lonisation, Zerstérung der Molekulbindungen
bis hin zu Phasentibergang und Plasmabildung. Fiir die optoakustische Schallerzeugung ist im
hier verwendeten nichtlinearen Fall ein optischer Durchbruch verantwortlich, der aufgrund von
lonisation erfolgt und begleitend zu einem Phasenilibergang in Form einer Kavitation sowie zur
Plasmabildung fiihrt. Im Folgenden wird ein kurzer Uberblick tiber die wichtigsten Mechanismen
bei diesem Prozess gegeben, bevor die Details in Kap. 2.7 erlautert werden.

Die lineare Absorption in Wasser, das ein geeignetes Modellmedium fir die Flussigkeiten im
Innenohr darstellt, ist am starksten im UV- und im mittleren IR-Bereich. Mittels eines CO»-La-
sers, wie sie in der Medizin zur Chirurgie verbreitet sind und mit einer Wellenlange von 10,6 pm
eine starke Absorption in Wasser aufweisen, ist eine Erhitzung von Wasser und Gewebe bis zum
Kochen ab einer Bestrahlungsstarke von ca. 0,9 J/cm? sowie ein explosionsartiges Kochen ab
etwa 1,7 JJcm2 moglich [87]-[89].
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Auch bei dem in dieser Arbeit verwendeten nichtlinearen optischen Durchbruch (s. Kapitel 2.2)
ist ein Beitrag der linearen Absorption moglich, dessen Hohe von der Laserwellenldnge und Ab-
sorptionsldnge des Mediums abh&ngt und bei den hier eingesetzten Materialien gering ist. Nach
Linz wird der aufgrund linearer Absorption erzeugte Temperaturanstieg gemaf

d
(_T) = 1 (1—eHal) Gl. 2
dt/ absorb Lepp

berechnet, wobei [ die Fokuslénge, p, den Absorptionskoeffizient des jeweiligen Materials ab-
hangig von der Wellenldnge des Lasers, c, die spezifische Warmekapazitat und p die Dichte des
Mediums bezeichnen [90]. Die Thermalisierungszeit fur Wasser betrégt etwa 10 ps, sodass die
thermische lonisation erst bei langeren Laserpulsdauern relevant wird. Zur Temperaturentwick-
lung tragen neben der Absorption auch die Prozesse der Diffusion, Kollision und Rekombination
bei und wurden von Linz et al. im Detail berechnet [90].

Fur die Interaktion von Laserpulsen mit anderen Materialien ist das Verhaltnis der Puls-
dauer T, zu den charakteristischen Relaxationszeiten des jeweiligen Materials entscheidend. Da-
bei gilt fiir die thermische Relaxationszeit [91]:

1
Teh =—— Gl. 3
th 4K g2

wobei K den thermischen Diffusionskoeffizient mit dem Wert fir Wasser von

A 1,310~ "m?2
K= = Gl. 4

P Cw s

darstellt, der die thermische Leitfahigkeit A, die Dichte p und die spezifische Warmekapazitét c,,
enthalt [92], [93].

Wenn die Bedingung 7, < T, erfilltist, liegt ein thermischer Einschluss vor (thermal confi-
nement), da die durch den Laserpuls verursachte Erwarmung innerhalb der Pulsdauer nicht abge-
baut wird oder das bestrahlte VVolumen verlasst [93]. Somit wird dann die eingestrahlte Laser-
energie in Hitze umgewandelt. Mit den entsprechenden Werten fiir Wasser sowie einer Wellen-
ldnge von 1064 nm, passend zu dem in dieser Arbeit verwendeten Laser, liegt die thermische
Relaxationszeit im Bereich von einigen Minuten. Dieser Wert ist vergleichsweise lang, da die
Absorption von Wasser bei der eingesetzten Wellenlange von 1064 nm relativ gering ist. Hinge-
gen betrégt als Vergleichswert die thermische Relaxationszeit von einem CO»-Laser mit einer
Wellenlange von 10,6 pum und hoher Absorption in Wasser ca. 7., = 1 ms [75], [92].

Die thermische Einschlussbedingung ist vor allem fur Prozesse relevant, die die Erhitzung eines
Materials durch Laser einsetzen, wie bei der Ablation, d. h. dem Abtrag von Gewebe oder bei der
thermischen Anregung von Nerven. Hingegen ist flir den in dieser Arbeit eingesetzten nichtline-
aren optoakustischen Effekt der Spannungseinschlussbereich entscheidend. Ein Spannungsein-
schluss (stress confinement) liegt dann vor, wenn die Spannungsrelaxationszeit, d. h. die Zeit

Tgr = ;, die das Medium mit der Schallgeschwindigkeit v, benétigt, um einen deponierten
Us Ha

Druckunterschied abzuleiten, groRer als die Laserpulsdauer 7, ist, d. h., wenn gilt: 7, < 74
[75], [94]. Fur Wasser und eine Laserwellenldange von 1064 nm ergibt sich eine Spannungsre-
laxationszeit von 7, = 4 ps. Wird diese Spannungseinschlussbedingung durch eine kurze La-
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serpulsdauer erfullt und liegt zugleich eine ausreichend hohe Energiedichte und damit ein ausrei-
chend hoher Druckanstieg im Laserfokus vor, entsteht ein plotzlicher starker Druckpuls. Diese
Umwandlung von Licht in Druck im Bereich des Spanungseinschlusses stellt den nichtlinearen
optoakustischen Effekt dar, der je nach den Parametern des jeweiligen Lasers und Materials zur
Bildung einer Kavitation, eines Plasmas und begleitendem Plasmaleuchten fiihrt und in dieser
Arbeit zur Schallerzeugung eingesetzt wird [95]-[97].

Der durch einen Laserpuls in einem Medium erzeugte Druck p, innerhalb des Spannungsein-
schluss-Bereichs betréagt:
po= Ty, H, Gl.5
B vs®

mit der Bestrahlung H [J/m2] und dem Griineisen-Parameter I' = — der den thermischen
p

Ausdehnungskoeffizienten g, die Schallgeschwindigkeit v, und die spezifische Wé&rmekapazitat
¢, (bei konstantem Druck) enthalt. Fir Wasser betragt der Grlineisenparameter naherungsweise
in Abhéngigkeit von der Temperatur T in °C [98]:

Iy,o (T) = 0,0042 + 0,0053 T. Gl.6

Somit ergibt sich flr Wasser und eine Bestrahlung von H =~ 200 % entsprechend dem in den

Experimenten in dieser Arbeit verwendeten Laser mit einer Laserpulsenergie von 20 uJ, fokus-
siert auf eine Flache von ca. 100 um?, ein resultierender Druck von p, = 330 kPa.

Ein Teil der mit dem Laser eingetragenen Energie wird auch bei der nichtlinearen Absorption in
Waérmeenergie umgewandelt, einerseits nach Aufldsung der Kavitation und andererseits aufgrund
eines geringen Anteils an Absorption. Die Erwarmung erfolgt dann abhéngig von der Bestrahlung
H um die Temperatur AT [98]:
AT = Lbe Gl.7
P Cw

Fur dieselben Werte wie zuvor ergibt sich eine Temperaturerhéhung fir einen einzelnen Laser-
pulsum AT =~ 717 K. Dieser Temperaturwert beschreibt sich jedoch zunéchst nur das Fokusvo-
lumen. Ein Teil der Warme wird in Abhédngigkeit von der Warmeleitfahigkeit des Mediums x an
die Umgebung abgegeben, durch Warmeleitung (Konduktion), Wéarmetransport (Konvektion) so-
wie Warmestrahlung (Infrarotstrahlung) [98].

2.7 Laserinduzierter optischer Durchbruch und Kavitationsblasendynamik

— Theorie zur Simulation

Der nichtlineare optoakustische Effekt wird im Folgenden hauptsachlich anhand der Literatur
von Vogel et al., Linz und Lauterborn et al. erlautert, wobei zusatzlich auf frihe Forschungen zur
Kavitationsblasendynamik u. a. von Rayleigh verwiesen sei [90], [99]-[102]. Im Folgenden wird
der Begriff Kavitation(sblase) als Bezeichnung fiir den Bereich verwendet, in welchem unter iso-
thermen Bedingungen ein stressbedingtes Zerreiflen des Mediums auftritt. Im Gegensatz dazu
findet ein Kochen bzw. die Bildung von Gasblasen durch Hitzeeinwirkung unter isobaren Bedin-
gungen statt. Diese Abgrenzung ist laut Linz jedoch im Bereich des Spannungseinschlusses nicht
haltbar, da dort sowohl Hitze- als auch Druckeinwirkung erfolgen und das Uberschreiten der
kinetischen Spinodalen die Grenze fur eine Kavitationsbildung bildet [103], [104]. Dabei ist die
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kinetische Spinodale dann erreicht, wenn die Lebensdauer der metastabilen Zusténde kiirzer wird
als die Relaxationszeit zuriick in das Zustandsgleichgewicht.

2.7.1 Erzeugung freier Elektronen und Durchbruchschwelle

Im Folgenden werden die theoretischen Grundlagen zu der Generierung freier Elektronen und
eines optischen Durchbruchs durch kurze Laserpulse anhand der Literatur von Vogel et al. und
Linz et al. [100], [101] zusammengefasst, die ihrerseits zum Teil auf Modellen von u. a. Keldysh,
Kennedy, Gilmore sowie dem Drude-Modell beruhen.

Bei der Applikation von kurzen Laserpulsen mit ausreichend hoher Energiedichte bildet sich ein
lokal stark begrenztes Plasmavolumen bei Uberschreitung der dafiir notwendigen Dichte an
freien Elektronen in diesem Bereich. Zur Uberwindung der Bandliicke A zwischen dem Valenz-
und Leitungsband, die 6,5 eV fur Wasser betragt, reicht die Energie nicht aus, die ein einzelnes
Elektron bei der Absorption eines Photons mit einer Laserwellenldnge erhélt, es sei denn die
Laserwellenlange betragt maximal 191 nm. Zudem wird die Bandliicke bei kurzen Laserpulsen
mit einer Dauer von weniger als etwa 1 ns durch die Energie des Laserfelds zu einer effektiven
Bandliicke A umformuliert:

e?E?

4mw?’

A= A+

Gl. 8

mit w als Kreisfrequenz des Lichts, E als Amplitude des elektrischen Laserfelds, e als Elektro-

1 1 . . . .
nenladung und m = —+— als reduzierter Exzitonmasse mit der Leitungs- m. und Valenz-
C 14

bandmasse m,, [105], [106].

Die lonisation von Elektronen wird dann entweder durch den Prozess der Tunnelionisation do-
miniert, falls die Laserwellenlédnge die Bedingung wvaser < wrynner erfullt, oder durch die Mul-
tiphotonenionisation (MPI), falls wiaser > Wrynner Qilt. Diese Bereiche werden auch durch den

Keldysh-Parameter y beschrieben, der als y = =135 definiert ist, sodass bei y <« 1 die Tunne-

WTyunnel

lionisation dominiert und bei y > 1 die MPI.

Somit dominiert bei optischen Wellenlangen mit Pulsdauern von > ps die MPI, die von der fol-
genden Ratengleichung beschrieben wird:

d
Z=BIk+ aln— 2 | Gl. 9
dt Tr

mit n als freie Elektronendichte, 8 als Multiphoton-lonisationsquerschnitt, I als Bestrahlung, k
als fur eine lonisation des Materials notige Anzahl an Photonen zur Uberschreitung der Bandlii-
cke, a als Elektronenkaskadenkoeffizient und z als Elektronen-Rekombinationszeit. Der Wert

m13 .
- zudem betragen die Werte

fur B liegt fur eine Laserwellenlange von 1064 nm bei 2 - 10‘19;1WB

2
fir @ = 8,3-108 %und 7w = 250 fs.

Wenn ein initiales freies Elektron vorhanden ist, kann es seine Energie durch Kollisionen mit
Photonen unter der Mitwirkung eines weiteren Atoms oder lons Uber den Prozess der inversen
Bremsstrahlung erh6hen sowie Teile seiner erlangten Energie mittels St6Ren an andere Elektro-
nen Ubertragen, sodass die Erzeugung weiterer freier Elektronen durch einen Kaskadenprozess

moglich ist (s. Abb. 4). Die Stol3ionisation durch ein bereits freies Elektron ist ab etwa dem 1,5-
24



fachen der Bandliickenenergie A, bzw. der korrigierten Bandliicke A fiir kurze Laserpulse, mog-
lich. Bei einer Uberschreitung einer Temperatur von ca. 573 K (300 °C) findet in Wasser bei
Atmospharendruck der Prozess des sogenannten Uberhitzens (superheating) statt, was somit die
Schwelltemperatur zur Kavitationsblasenbildung bei Pulsdauern > 200 ps darstellt und als Grenze
in Form der Spinodalen definiert wird [107]. Diese Grenze liegt bei Pulsdauern im Femtosekun-
denbereich bei niedrigeren Temperaturen, da die Pulse kirzer als die Thermalisierungszeit von
10 ps sind und zugleich kirzer als die akustische Relaxationszeit, sodass der Druck sich wahrend
des gesamten Pulses im Fokusvolumen anstaut und zur Aussendung einer Stresswelle mit einem
kompressiven und einem tensilen Anteil fiihrt. Dabei 16st der tensile Anteil eine Kavitationsblase
aus, wenn die tensile Starke des Mediums Uberschritten wird, was eine niedrigere Grenze als die
300 °C-Spinodale darstellt. Deshalb verwendet Linz stattdessen als Grenze fir die Kavitations-
bildung die kritische Temperatur von T¢r = 441 K fiir Pulsdauern < 50 ps und einen Ubergangs-
wert von Te¢r = 500 K fur Pulsdauern zwischen 50 ps und 200 ps [107]. Fur die in dieser Arbeit
verwendeten Laserpulsdauern von ca. 0,7 ns betragt somit die kritische Temperatur T¢r =573 K
und wird zur Berechnung der Durchbruchschwelle herangezogen.

inverse
E Bremsstrahlung
1,58 A A
Bewegungs- Kaskade
energie flr
StoRionisation Leitungsband
Stol3-
Band-~ MPI ioni-
Valenzband t

Abbildung 4:Entstehung einer Kaskade freier Elektronen durch Multiphotonenionisation (MPI), StoRionisation und inverse
Bremsstrahlungsabsorption, modifiziert nach [92].

Der fruher gebrauchliche Grenzwert zur Kavitationshildung anhand der freien Elektronendichte
von

1
3

— ,,2Mcé0 1020 hi 21
Pcr = W 7~10 bis 10 p—

Gl. 10

mit g, als dielektrische Permittivitat im Vakuum. Der genaue Wert von p., hangt von der Wel-
lenldnge des Laser ab. Diese Definition des Grenzwerts wird von Linz verworfen, da dieselbe
freie Elektronendichte bei verschiedenen Laserpulsdauern zu unterschiedlichen maximalen Tem-
peraturen und damit verschiedenen Energiedichten und Plasmaenergien fuhrt [108]. Im Unter-
schied zu dieser theoretischen Definition der Durchbruchschwelle wird die experimentelle
Grenze haufig mittels der Detektion von Plasmaleuchten festgelegt, die ab einer Temperatur von
ca. 6000 K im Fokusvolumen erreicht wird und damit deutlich hthere Grenzwerte ergibt als ge-
maR der kritischen Temperatur, die nach der Spinodalen wie oben erldutert definiert ist.

Die Bestrahlungsstarke an der Durchbruchschwelle I, ist von Linz fur verschiedene Pulsdauern
und Wellenlédngen berechnet und gemessen worden, woraus sich fiir die in dieser Arbeit verwen-
deten Laserparameter mit einer Wellenldnge von 1064 nm und einer Pulsdauer von 680 ps ein
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Wert von I, ~ 6 - 1011 W/cm? ergibt. Die raumliche Ausdehnung des Plasmas, die in Laser-
strahlrichtung langer ist als senkrecht dazu und sich noch wahrend des Laserpulses weiter ver-
langert sowie in die Richtung zum Laser hin verschiebt, wird in Abhangigkeit von dem halben
Offnungswinkel des Fokus 6, der Laserwellenlange A und dem Verhaltnis aus der Durchbruch-

. - P . Imax
schwellbestrahlungsstarke zur maximalen Bestrahlungsstarke wéhrend des Laserpulses — be-

thr

A I
= ’ max -1, Gl. 11
Zmax i tanz(g) Ithr

Bei den Experimenten von Vogel et al. und Linz et al. werden meist Fokussierungsoptiken mit
einer NA > 0,8 verwendet, um nichtlineare Effekte wie Selbstfokussierung und Filamentierung,
aber auch stimulierte Brillouin-Streuung zu vermeiden, die die Berechnung verkomplizieren wir-
den [90]. Hingegen werden in dieser Arbeit numerische Aperturen von 0,28 und 0,6 in den beiden
verschiedenen Laseraufbauten verwendet (s. Kap. 3.1), sodass die Plasmavolumenberechnung
nur naherungsweise gilt.

rechnet geméR [108]:

Dariiber hinaus beeinflusst die Wellenlénge die zeitliche Entwicklung und die verschiedenen Bei-
trage zur freien Elektronendichte. Dabei stellt im ultravioletten Wellenldngenbereich die Pho-
toionisation den Hauptbeitrag zur freien Elektronendichte dar, wahrend im Infrarotbereich (IR)
bei Pulsdauern im ps-Bereich oder langer der Kaskadenanteil Gberwiegt und bei Pulsdauern im
ns-Bereich bei einer Pulsenergie oberhalb der Durchbruchschwelle zur génzlichen lonisierung
aller im Fokus befindlichen Elektronen fihrt [108].

Die dadurch hervorgerufene Steilheit der Kaskade freier Elektronen im IR-Bereich ist laut Linz
dadurch begriindet, dass die langen Wellenldngen der IR-Photonen erst bei einer MPI von etwa
sechs Photonen gleichzeitig zur Uberwindung der Bandliicke ausreichen wiirde, da 1064 nm =
1,17 eV gegenuber einer Bandliicke von Wasser von A = 6,5 eV gilt. Deshalb sind erst bei einer
hohen Laserenergiedichte die ersten initialen freien Elektronen vorhanden, wohingegen ab die-
sem Zeitpunkt dann aufgrund der hohen Laserenergiedichte die inverse Bremsstrahlung als einer
der Energieaustauschprozesse deutlich wahrscheinlicher ist und so die freie Elektronendichte in
kurzer Zeit um etwa neun GrolRenordnungen ansteigt, was einer starken Kaskade entspricht [108].

2.7.2 Berechnung der Zeitentwicklung der freien Elektronendichte

Bei der genauen Berechnung der zeitlichen Entwicklung der freien Elektronendichte wahrend
und nach einem kurzen Laserpuls sind zusatzlich zu den zuvor beschriebenen lonisations- und
Energielibertragunsprozessen die Verlustprozesse zu beachten, darunter vor allem die Diffusion
von freien Elektronen aus dem Fokusvolumen heraus sowie die Rekombination, also die Ruck-
kehr freier Elektronen ins Valenzband. Hinzu kommt der Einfluss der bisher nicht betrachteten
thermischen lonisation, die bei einer erhdhten Temperatur im Fokusvolumen zur Erzeugung
freier Elektronen aufgrund von thermischen Kollisionen fiihren kann.

Bei der Berechnung wird die zeitliche Laserpulsform mit der Form einer GauRverteilung ange-
n&hert. Neben den Laserparametern wie Laserpulsdauer, Energie pro Puls oder Wellenlange sind
vor allem die folgenden Parameter entscheidend [108]:
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e die durchschnittliche Zeit zwischen Kaollisionen, die bei fs-Laserpulsen bei 1,6 fs liegt,
hingegen experimentell laut Linz fir ps- und ns-Pulse bei 3 fs [108]. Der Grund ist, dass
die durchschnittliche Energie eines freien Elektrons von der Bandliicke und der Oszilla-
tionsenergie abhangt und letztere bei fs-Pulsen relevant, aber fir Pulse > 20 ps vernach-
lassigbar ist.

e die fur den Kaskadenbeginn nétige initiale freie Elektronendichte p;,;, die geméal3 Linz
Pini = 2+ 108 cm™ betragt, was einem Abstand zwischen den initialen freien Elektronen
von 368 nm entspricht [108].

e die Dichte aller gebundenen Elektronen ppouna, die in Wasser bei ca. 6,68 - 1022 1/cm3
liegt,

e die numerische Apertur (NA) der Fokussierungsoptik, woraus die kurze Fokusachse tber
das Beugungslimit gemal d = 1,22& berechnet wird, wobei fir die hier relevanten

Félle der Fokus mit einem Ellipsoid angenahert wird, dessen kurze Achse senkrecht zur
Ausbreitungsrichtung des Laserlichts ausgerichtet ist.

e die Absorptionslange des Mediums bei der Laserwellenlange, da dies die lange Fo-
kusachse uber die Diffusion festlegt:

| _ 3-2cos(a)-cos(2a)
d 1-cos(a)

, Gl. 12

sodass das Fokusvolumen V = gn é (%)2 betrégt.

Die genauen Beitrage und zeitlichen Entwicklungen der Photonenionisation, Kaskadenionisation,
Diffusion und Rekombination zur freien Elektronendichte p. werden sodann mit den Differenti-
algleichungen der Ratengleichung numerisch berechnet [108]:

dp dp dp dp dp
d_tc = ( C)Photo + ( C)Kask + (=~ C)lef + ( C)Rek Gl. 13

Fur eine addquate Betrachtung der Laserpulse, die in dieser Arbeit eingesetzt werden und die eine
Dauer von ca. 0,7 ns aufweisen, sind thermische Beitrage nicht vernachlassigbar. Die Thermali-
sierungszeit — die Zeit fiir eine Umwandlung der kinetischen Energie der Elektronen in Warme
aufgrund von StoRen der Elektronen mit lonen, Atomen oder Molekdilen, betrégt ca. 10 ps. Des-
halb sind thermische Beitrége zu beriicksichtigen. Die Beitrdge zur Temperaturentwicklung sind
StolRprozesse, Diffusion und Rekombination sowie ein geringer Anteil an linearer Absorption
[108]. Insgesamt flhrt die Betrachtung der thermischen Beitrdge mit den flr diese Arbeit rele-
vanten Parametern zu einer geringen Verringerung der freien Elektronendichte gegentber der
Berechnung ohne thermische Beitrage. Dieser Effekt ist jedoch aufgrund der Steilheit der Kas-
kade fiir den hier zutreffenden Infrarotbereich mit der Pulsdauer von 0,7 ns zur Berechnung der
Durchbruchschwelle vernachlassigbar.

2.7.3 Einfluss der Laserpulsdauer: Vergleich optischer Durchbruch bei ns- und fs-Pulsen

Wiéhrend die Schwelle zur Entstehung einer Kaskade freier Elektronen bei Pulsdauern im Nano-
sekunden-Bereich sehr scharf ist und insbesondere bei infraroten Wellenlangen stets oberhalb der
Durchbruchschwelle zur génzlichen lonisation aller im Fokusvolumen befindlicher Elektronen
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fuhrt, ist bei Femtosekundenpulsen eine feine Abstimmung mittels der Wahl der Laserpulsener-
gie moglich, sodass graduell verschiedene Maximalwerte der freien Elektronendichten erzeugt
werden konnen, ohne dass eine Kaskade ausgelost wird (s. Abb. 5 A) [101]. Hingegen erhoht
sich die freie Elektronendichte bei ns-Pulsen ab dem Vorhandensein von gentigend initialen
freien Elektronen aufgrund der dann einsetzenden Kaskade explosionsartig um ca. 10° und wird
erst durch die Rekombination wieder gesenkt, da diese proportional zu p.,2 ist und somit bei
hohen freien Elektronendichten schneller ablauft als bei niedrigen (vgl Abb. 5 B) [108]. Bei fs-
Pulsen ist die MPI deutlich wahrscheinlicher als bei ns-Pulsen, aufgrund der h6heren maximalen
Bestrahlungsstéarke, weshalb die Kaskade weniger zur freien Elektronendichte beitragt als bei ns-
Pulsen. Am steilsten verlduft die Kaskade im IR-Wellenl&dngenbereich bei ns-Pulsen, da hier be-
reits wenige initiale freie Elektronen ausreichen, um eine Kaskade auszultsen, die zugleich so-
wohl zur Uberschreitung der Spinodalen als auch zum Plasmaleuchten fiihrt, sodass es hier keiner
Unterscheidung bei der Definition der Durchbruchschwelle bedarf. Im Gegensatz dazu ist bei fs-
Pulsen sowie im Bereich von ns-Pulsdauern fir sichtbare und UV-Wellenldngen zwischen der
Schwelle fir die Bildung von Kavitationsblasen einerseits und der héherliegenden Schwelle
durch das Auftreten von Plasmaleuchten zu unterscheiden [90], [108].
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& 100 freie Elektr.-dichte S freie Elektr.-dichte
5 = = = - Anteil der MP & 10 - - - - Anteil der MP
5 s
i _ . . . w
-2 -1 0 1 2 -2 -1 0 1 2
Zeit pro Pulsdauer t/7, Zeit pro Pulsdauer t/r

Abbildung 5:Zeitverlauf der freien Elektronendichte und Beitrag der Multiphotonenionisation (MPI) beim optischen Durchbruch
mit verschiedenen Laserpulsdauern; Links: Pulsdauer 100 fs, Pulsenergie 10 nJ, rechts Pulsdauer 1 ns, Pulsenergie 60
lJ, beides Wellenldnge 1064 nm und NA = 0,75. Selbst simuliert nach dem Computermodell von Stefan Kalies, die
gemafR [101] programmiert ist.

Weitere Unterschiede bestehen darin, dass bei fs-Pulsen bereits ein Plasma geringer Dichte er-
zeugt werden kann, bei dem es jedoch keinen Phaseniibergang gibt, da dafiir noch héhere Pulse-
nergien notwendig sind [73], [96]. Diese Trennung zwischen Phaseniibergang und Plasmaerzeu-
gung ist bei ns-Pulsen nicht moglich, aufgrund der oben beschriebenen strikten Kaskaden-
schwelle. Auch das Temperaturverhalten unterschiedet sich: Bei ns-Pulsen ist die Thermalisie-
rungszeit der Elektronen kirzer als die Laserpulsdauer, sodass die Elektronen wéhrend des Pulses
thermalisieren und somit die Temperatur weiter ansteigt, wodurch eine héhere Plasmadichte ent-
steht. Wahrend bei ns-Pulsen Plasmadichten von ca. 270 kJ/cm? erreicht werden, betragen die
Werte fiir fs-Pulsdauern nur ca. 10 kd/cm? [90]. Bei ns-Pulsen steigt die Temperatur auf tiber 10°
K, hingegen bei fs-Pulsen im Mittel auf ca. 2800 K, mit Spitzenwerten von ca. 6000 K und mit
einem mittleren Druck von ca. 4800 MPa. Auch die GroRe des Plasmas verhélt sich unterschied-
lich: Wahrend bei Pulsdauern bis ca. 30 ps das ,,Moving Breakdown“-Modell gilt, wonach das
Plasma in dem Volumenbereich entsteht, in dem die eingestrahlte Laserenergie die Schwelle der
Bestrahlungsstérke tberschreitet (I;5,-) [109], dehnt sich das Plasma bei ns-Pulsen tber diesen
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Bereich hinaus aus, da durch die hohe Energiedichte im Fokus strahlungsbedingt ein Energie-
transport nach aul3en erfolgt [73].

Insgesamt eignen sich somit zur Schallerzeugung mittels einer abrupten Kaskade vor allem La-
serpulse mit Infrarotwellenlangen und Pulsdauern im niedrigen Nanosekundenbereich, da hierbei
eine starke Kaskade und damit ein pl6tzlicher Druckanstieg mit einem begleitenden akustischen
Knall erzeugt werden. Pulsdauern im hohen Nanosekundenbereich sind jedoch nicht vorteilhaft,
da ein langerer Energieeintrag als notwendig erfolgt und dadurch Begleiterscheinungen wie Gas-
blasen und Materialschaden auftreten kénnen.

2.7.4 Kavitationsblasendynamik und Grundlagen zur Simulation

Nach der laserinduzierten Bildung einer Kavitationsblase (s. Kap. 2.7.1) vergroRert sich diese bis
zu einem maximalen Radius und erfahrt dann, je nach Laser- und Materialparametern, mehrere
Zyklen bestehend aus einem Kollaps und einer erneuten Ausdehnung, bei der jeweils ein kleine-
rer Maximalradius als bei dem vorherigen Zyklus erreicht wird. Sowohl die initiale Expansion
als auch jeder Kollaps fiihren zur Entstehung je einer Druckwelle, die einen akustischen Knall
darstellt [110]. Die maximale Druckamplitude ist umso hoher, je groRer der maximale Blasenra-
dius ist. Insgesamt bewirkt ein Laserpuls hoherer Energie eine gréRere Kavitation und damit eine
hohere Lautstarke der Druckwelle. Dies ist ein Grund, weshalb die detaillierte Kavitationsbla-
sendynamik von Bedeutung fir die optoakustische Tonerzeugung ist und in dieser Arbeit anhand
von Computersimulationen untersucht wird. Im Folgenden werden die wichtigsten Grundlagen
der Kavitationsblasendynamik erléautert, die fir die Simulation derselben relevant sind. Zur wei-
terfiihrenden theoretischen und mathematischen Kavitationsblasendynamik sei hier auf die Mo-
delle von u. a. Gilmore, Keller und Miksis sowie die Publikationen von Leighton, Brennen, Lau-
terborn und Kurz verwiesen [102], [110]-[114]. Bei der experimentellen Untersuchung der Ka-
vitationsblasendynamik z. B. mittels der Schlierenfotografie sei hier beispielhaft verwiesen auf
Lindau und Lauterborn [115], [116].

Die Effizienz der Energieumwandlung von Laserenergie zur Kavitationsenergie erreicht maximal
ca. 20 %, wobei dieser Maximalwert bei verschiedenen Pulsenergien erreicht wird, abhangig von
der Pulsdauer und der NA [108]. Die Kavitationsblasendynamik wird im Detail unter Beachtung
der Oberflachenspannung, Viskositat und Kompressibilitadt nach dem Gilmore-Modell berechnet
[96], [112], [117]. Je hoher die NA ist und damit je naher die Kavitationsblase an eine Kugelform
gelangt, desto mehr Oszillationen sind mdglich, bevor die Blase den Gleichgewichtszustand er-
reicht [108]. Insgesamt haben Linz‘ Berechnungen und Experimente fur Laserpulse mit einer
Wellenlange von 1064 nm und einer Pulsdauer von 1 ns ergeben, dass an der Durchbruchschwelle
ein Temperaturanstieg im Kavitationszentrum um ca. 10’ K und eine Kavitationsenergie von ca.
0,1 pJ erreicht werden. Dies dienen als Richtwerte fur die Wahl der Parameter in der in dieser
Arbeit erstellten Simulation, da der hier verwendete Laser dieselbe Wellenlange und eine ver-
gleichbare Pulsdauer aufweist.

Der maximale Kavitationsradius liegt im Bereich von einigen pum bei der hier verwendeten La-
serpulsdauer und Energien nahe der Durchbruchschwelle, wobei der Radius mit der Pulsenergie
sowie der NA ansteigt und bis zu ca. 100 um bei einer Pulsenergie von einigen 10 pJ erreicht
[108]. Der maximale Blasenradius R,,,, héngt von der Oszillationszeit t,, der Kavitationsblase
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gemal’ Rayleigh fir den vereinfachten Fall einer kugelférmigen Blase in einer grenzenlosen Flus-
sigkeit wie folgt ab [99]:

_ tosz Pv—Poo
Rmay = 72 [ P22 Gl. 14

Po

bzw. von dem halben Zeitintervall zwischen Expansion und Kollaps t.:

t Po
R =—= Gl. 15
max 0,915 Poo—Pp

wobei p,, den Dampfdruck in der Kavitation mit dem Wert von 2330 Pa flir Wasser bei 20°C
und p,, = 0,1 MPa den Atmosphérendruck bezeichnen. Jedoch ist eine Korrektur um die Ober-
flachenspannung in einem iterativem Prozess erforderlich, woraus dann die Kavitationsenergie
Eg , erhalten wird [108]:

4
Eps = 3 7TR3maxa *(Poo — Py + DoRmaxs ) Gl. 16

. __tosz Poo—Pv+ PogRmax o
Mit Rpax o = Tes o

wobei der Zusammenhang  pyRmaxs = 2 —

Rmax

gilt und die Oberflachenspannung im Fall von Wasser o = 0,0073 N/m betragt [108].

Einige Spezialfalle sind ebenfalls flr diese Arbeit von Bedeutung. Dazu gehort u. a. die Abwei-
chung der Kavitationsblase von der Kugelform unter bestimmten Umstanden wie bei einer nahe-
gelegenen Grenze zu einem Festkorper, z. B. bei den Experimenten im Faser-Aufbau in dieser
Arbeit auf (s. Kap. 3.1, 4.1.2). Als Folge ist die Kavitationsblase nicht kugelférmig, sondern ver-
formt. Dabei sind u. a. von Fujikawa et al. folgende Phdnomene berechnet worden: Die Kavita-
tionsblase wird elliptisch, wobei die kiirzere Achse parallel zur Grenzflache verlduft. Insgesamt
bewegt sich die Kavitationsblase in Richtung der Grenzflache. Beim Kollaps zieht sich die Ka-
vitationsblase an der Seite, die von der Wand abgewandt ist, starker zusammen, da sich dieser
Bereich schneller in Richtung der Grenzflache bewegt als die Seite nahe der Wand [118]. Zudem
treten bei besonders kleinen Distanzen zwischen Kavitation und Festkérper Mikro-Jets auf [119]-
[121].

Diese und andere Effekte wurden im Rahmen dieser Arbeit in einer Simulation mit der Finite-
Volumen-Methode innerhalb der Toolbox OpenFOAM mit den in den Experimenten verwende-
ten Laser- und Materialparametern untersucht. Aufgrund des in der Simulation berechneten Ra-
diusverlaufs der Kavitation ergibt sich ein Druckverlauf, abh&ngig vom Ort der virtuellen Druck-
messung. Die bei der Simulation zugrunde liegenden Gleichungen werden im Folgenden darge-
stellt.

Eine detaillierte Berechnungsmethode der genauen Kavitationsblasendynamik mittels numeri-
scher Modellierung der Navier-Stokes-Gleichung in finiten Volumen wurde u. a. von Lauer et
al. dargestellt [122], basierend auf den Berechnungen von VVogel et al [106], [112]. Die relevanten
Gleichungen fir die Kavitationsblasendynamik in einer Flissigkeit umfassen die Kontinuitats-
gleichungen, die Navier-Stokes-Gleichung in der Formulierung inklusive der Viskositét, da diese
fiir die Experimente in dieser Arbeit relevant ist, sowie die Zustandsgleichungen fur Flussigkeit
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und Gas [123]. Die Kontinuitéatsgleichung fur viskose Falle ist in der Formulierung mit der Dichte
p und der Geschwindigkeit U:

Z—’Z+\7-(pU)=0. Gl. 17

Die Navier-Stokes-Gleichung beschreibt die Bewegung einer Flussigkeit und enthalt auf der lin-
ken Seite die Terme entsprechend der Euler-Gleichungen fir eine nicht-viskose Flussigkeit [123]:

LDV (URU) = —Tp+V-T+ [, 0k(x)A()8(x —x)dS Gl. 18
wobei der Tensor T die viskose Spannung beinhaltet, o die Oberflachenspannung darstellt, die
als konstant angenommen wird, x das Doppelte der durchschnittlichen Krimmung der Oberfla-
che und @ das dyadische Produkt bezeichnen. Die rechte Seite von Gl. 18 enthélt die treibende
externe Kraft in Form des Impulses p, ein Integral fir die Oberfla&chenspannung o ber die Be-
rihrungsflache S zwischen dem Gas in der Kavitation und der umgebenden Flussigkeit, sowie
den Viskositats-Term mit dem Tensor T und der Viskositat p [123], [124].:

T =w (VU + @) =2(7-U)1 . Gl. 19

Dies ist jedoch nur fur eine Newtonsche Flissigkeit giiltig, d. h. die Viskositat p hangt nicht von
der Frequenz der treibenden Kraft ab. Wegen der geringen Ausdehnung der Kavitationsblasen in
Laserpuls-Experimenten ist der Einfluss der Gravitation vernachlassigbar [110].

Das Verhalten fiir den Spezialfall einer Kavitationsblase ohne nahegelegene Grenzflachen wird
fiir den Radius R durch die Rayleigh-Plesset-Gleichung beschrieben [99]:

p (RR'+ ER) poo(t)+pgo(—)3y—§— 4u— Gl. 20
Daraus wird der Druck p der ausgesandten Kugelwelle in Abhangigkeit vom Abstand r wie folgt

berechnet [111]:

N
p = py ~RZRR Gl. 21

r

Die Thermodynamik der Kavitationsblase wird mittels der Tait-Zustandsgleichung fur wasser-
ahnliche Medien beschrieben:

P(p)—(poo+B)( )"T B, Gl. 22

wobei p, den Atmosphéarendruck und p,, die Gleichgewichtsdichte bezeichnen, B den Tait-
Druck mit B = 304,6 MPa beschreibt und n; den Tait-Exponent mit n; = 7,15 darstellt [123].
Zusétzlich wird die Zustandsgleichung flr den Gas-Inhalt der Kavitation bendétigt, die Nobel-
Abel-Gleichung:

Rspec T=p (_ - p%) Gl. 23

wobei R, die spezifische Gaskonstante und § das Ko-Volumen bezeichnen; letzteres bertick-

sichtigt die Ausdehnung der Molekiile — im Unterschied zur idealen Gasgleichung [125]. Diese
Gleichungen liegen der Simulation der Kavitationsdynamik in dieser Arbeit zugrunde und wer-
den mittels der im Folgenden dargestellten Finite-VVolumen-Methode modelliert.

Finite-Volumen-Methode
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Bei der Berechnung von Fluiddynamik wird haufig die Finite-Volumen-Methode (FVM) einge-
setzt, da bei dieser Form der Diskretisierung des Raums einerseits die Massen- und Impulserhal-
tung gilt, da andererseits beliebige polygonale Volumenformen méglich und zudem verschiedene
physikalische Randbedingungen leicht einzubinden sind [126]. Mittels der FVM wird der Raum
zur numerischen Losung der relevanten Gleichungen in kleine VVolumenteilstucke aufgeteilt, wo-
bei alle physikalischen GroRen, die ein Volumenstiick am Rand verlassen, in das benachbarte
Volumenstiick wieder eintreten, sodass die Erhaltungsprinzipien erfillt werden. Speziell fir die
Berechnungen von Kavitationsblasen ist die Volume-of-Fluid-Methode mit entsprechenden
Randbedingungen geeignet, die die Modellierung mehrerer verschiedener, nichtmischbarer,
kompressibler, isothermer Flissigkeiten sowie verschiedener Phasen wie gasférmig und flissig
ermoglichen, die ebenfalls nicht miteinander gemischt werden konnen. Dies ist mittels des Dif-
ferentialgleichungsldsers ,,CompressibleInterFoam* moglich, einem speziellen Teil der Toolbox
,,OpenFoam®, die frei verfugbar ist [127]. Die detaillierte Implementation fur die Simulation ei-
ner laserinduzierten Kavitationsblase im kugelférmigen Fall in Wasser wurde von Max Koch
beschrieben [123]. Die Kompressibilitat wird dabei — im Gegensatz zu der in ,,Compressibleln-
terFoam* gegebenen Standardform fiir die Gasphase (14) und fir die fllssige Phase (1;) mit den
folgenden Gleichungen angenéhert [123]:

-1

Y= o=ty L — Gl. 24
(B=)ra-p)
W, = L= i . Gl. 25
dp nT(;Tlo) T (poo+B)

Dabei bezeichnen g das Ko-Volumen mit dem Wert 0,0015 fir Luft, y den adiabatischen Expo-
nenten mit dem Wert 1,4 fur Luft, n; den Tait-Exponenten mi dem Wert 7,15 fir Wasser, B den
Tait-Druck mit dem Wert von 3046 - 105 Pa fiir Wasser und p = max(p, pmn) den angepassten
Druck, damit dieser stets positiv ist, da die Gleichung keinen negativen Druck erlaubt. Zudem
wird die isotherme Bedingung durch die isentropische Bedingung ersetzt —d. h. die Reibung wird
vernachléssigt und es erfolgt kein Netto-Transport von Wéarme oder Materie. Somit wird die
Dichte-Gleichung wie folgt verwendet [123]:

1
p+B

Pg (ﬁ) = pé.ol und P (ﬁ) = P (m)"_T Gl. 26
a-p)(’2)r+p

Zusétzlich wird die angepasste Transportgleichung verwendet, die aus der Kontinuitatsgleichung
und der Kompressibilitatsgleichung hergeleitet wurde:

dag . . _ Yy Y\ dp .
rra (qU)+ ¥V (Uralag) = aa, (E_ E) —tav-u, Gl. 27
wobei o als Bezeichnung fur das Volumenstick mit dem jeweiligen Index fur das fliissige Um-
gebungsmedium (I = liquid) bzw. fiir den gasgefullten Kavitationsinnenraum (g = gas) dient.
Eine analoge Kontinuitatsgleichung wird fur den Druck verwendet [123]:

ap ag dp

-y, + = —+ V-U=0. Gl. 28

(Pl i Pg wg) dat
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Aufgrund der starken Kopplung der Druckkontinuitatsgleichung (GI. 28) mit derjenigen fir den
Impuls (GI. 27) wird zur Losung der Algorithmus namens ,,pressure-implicit with splitting of
operators (PISO) verwendet [123]. Mittels dieser Gleichungen wird die Kavitationsdynamik mit
besonderem Schwerpunkt auf den Einflussen der Viskositat und der Geometrie modelliert (s.
Kap. 3.7).

2.7.5 Einfluss der Viskositat auf Kavitationsbildung und Schallausbreitung

In dieser Arbeit wird die Tonerzeugung mit der Platzierung des Laserfokus in einem viskosen
Gel umgesetzt (s. Kap. 3.1, 3.3, 4.2). Bei der Beschreibung des viskosen bzw. viskoelastischen
Verhaltens eines Mediums ist der komplexe Schubmodul G* von Bedeutung, der sich aus dem
Speicher- G' und dem Verlustmodul G" zusammensetzt: G* = G' +1i G'' . Bei einem viskosen
Medium ist der Verlustfaktor, der Quotient aus Verlust- und Speichermodul grof3, wohingegen
er bei einem elastischen Medium verschwindet [128]. Anschaulich bedeutet dieser Unterschied,
dass sich ein elastisches Medium wahrend der Krafteinwirkung verformt und danach wieder (teil-
weise) die Verformung riickgangig macht, wahrend ein viskoses Medium bei Krafteinwirkung
dauerhaft verformt wird. Das in dieser Arbeit verwendete Gel ist viskos, jedoch ist seine Elasti-
zitat vernachlassigbar.

Die Viskositét n beschreibt die innere Reibung eines Mediums und wird entweder als dynamische
Viskositat mit n = % in der Einheit: Pa s = % bzw. centipoise (1 cp = 1 mPa s) oder als
kinematische Viskositéat v als Verhaltnis von dynamischer Viskositét zur Dichte p des Mediums
beschrieben: v = % mit der EinheitmTz . Die Viskositat wirkt u. a. in Form einer Dampfung auf
die Ausbreitung von Schall, wobei der pro Langeneinheit wirkende Dampfungskoeffizient a

quadratisch von der Kreisfrequenz w abhéngig ist, sodass die Dampfung fir hohe Frequenzen
starker wirkt als fir tiefe und durch das Stokessche Gesetz beschrieben wird:

2
a=-—L, Gl. 29
2pc

wobei c die Schallgeschwindigkeit bezeichnet [129], [130].

Bei der Kavitationsblasendynamik wirkt sich eine héhere Viskositét als eine verlangerte Kollaps-
zeit, eine Verringerung des maximalen Blasenradius‘ und eine Ddmpfung der Blasen-Oszillatio-
nen sowie der bei den Kollapsen generierten Druckwellen aus, wie numerisch durch die Modelle
von Maxwell und Oldroyd sowie experimentell u. a. durch Brujan et al. gezeigt wurde [120],
[131]-[134]. Zudem wurde der Effekt der Dampfung hoher Frequenzen bei Druckwellen in be-
grenzten Geometrien von Mikhail et al. theoretisch beschrieben und u. a. von Stojkov et al. ge-
messen [135], [136]. Bei ihren Experimenten verwendeten Brujan et al. als viskoses Medium die
Mischung eines Polyacrylamids in Wasser. In einem &hnlichen Medium, einem polymerbasierten
Gel, werden die Laserpulse in der vorliegenden Arbeit fokussiert und dadurch ebenfalls eine
Dampfung der hohen Frequenzanteile des generierten Schalls erreicht (s. Kap. 4.2).
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2.8 Tonerzeugung durch laserbasierte nichtlineare Optoakustik

Durch einen optischen Durchbruch wird eine Schockwelle erzeugt, die sich zundchst mit einer
Geschwindigkeit oberhalb der Schallgeschwindigkeit ausbreitet und dann innerhalb einer Zeit-
spanne von weniger als einer ps auf die Schallgeschwindigkeit des jeweiligen Mediums verlang-
samt [106]. Akustisch entspricht der optische Durchbruch einem Knall-Ereignis. Prinzipiell sind
solche laserinduzierten akustischen Ereignisse in Gasen, Flissigkeiten und Feststoffen generier-
bar. Dabei ist die optische Durchbruchschwelle in Luft deutlich héher als in Wasser, wobei die
Literaturwerte flr nahinfrarotes Licht bei einer Schwellen-Laserenergiedichte in Luft von ca. 103
J/icm2 und in Wasser bei weniger als der Halfte liegen [137]-[140]. Wahrend die Aussendung
einer akustischen Welle in Gasen und Flissigkeiten durch die Ausdehnung des Fokusvolumens
selbst erfolgt, geschieht dies beim Laserbeschuss von Feststoffen aufgrund der Ablation von Ma-
terialpartikeln [138].

In Wasser betragt die Dauer des eigentlichen Knall-Ereignisses ca. 40 — 150 ns, gultig fiir Laser-
pulsdauern zwischen ca. 100 fs und mehreren ns [140]. Der Druck nahe am Ort des Durchbruchs
erreicht Maximalwerte im Bereich Mega- bis Gigapascal, z. B. betrégt das Druckmaximum etwa
2 GPa in einem Abstand von 1 cm zur Kavitation, fur Laserparameter mit einer Wellenlédnge von
1064 nm, einer Pulsdauer von 6 ns, einer Pulsenergie von 1 mJ und einer numerischen Apertur
(NA) von 0,8 [140].

Die Nutzung des laserinduzierten optischen Durchbruchs zur Klangerzeugung ist noch ein ver-
gleichsweise kleines Forschungsgebiet. Kirzlich haben Kaleris et al. mittels optischer Durchbri-
che in Luft eine Tonerzeugungsmethode demonstriert, die als Alternative zur elektrischen Uber-
tragung und Wiedergabe von Klingen mit klassischen Lautsprechern dienen soll, da zur Ubertra-
gung weder Kabel noch andere Ubertragungsmechanismen benotigt werden und die Methode
dadurch ermdglicht, beliebige Bewegungen der Schallquellen durch eine Bewegung des Laser-
fokus zu erzeugen und damit den aktuell gebrauchlichen Surround-Soundsystemen mit zahlrei-
chen Lautsprechern und komplizierten Berechnungen tberlegen wéren [138]. Zur Frequenzer-
zeugung wurde hierbei eine zeitliche Modulation der Laserpulsfolge mit der hochsten Pulsdichte
am Maximum des Sinus eingesetzt, wobei aufgrund der Anwendung im HiFi-Bereich nach Aus-
sage von Kaleris et al. eine Delta-Sigma-Modulation verwendet wurde [138]. Typischerweise
wird bei einer Delta-Sigma-Modulation neben dem Pulsabstand auch die Pulslange verandert und
die Pulsdichte erreicht ihr Maximum bei den steilsten Flanken des Signals. Allerdings wurde die
Pulsdauer bei Kaleris et al. konstant gehalten, weshalb zusatzlich die Pulsdichte nicht synchron
mit der Flankensteilheit ihr Maximum erreicht. Insgesamt entspricht deshalb die Modulations-
technik von Kaleris et al. weniger einer Delta-Sigma-Modulation als vielmehr einer Pulsfre-
quenzmodulation. Prinzipiell wurde dabei festgestellt, dass beliebige Tonhdhen mittels der mo-
dulierten Laserpulsfolgen erzeugbar sind, wobei jedoch die mit dem verwendeten Laser experi-
mentell realisierbaren Frequenzen auf ca. 20 Hz bis 1 kHz beschrankt waren. Zudem wiesen die
Audiosignale eine zu héheren Frequenzen stark ansteigende Rauschamplitude auf, die das Erzeu-
gen hoher Frequenzen zusétzlich erschwerte [138].

Ein géanzlich anderer Ansatz zur laserbasierten Tonerzeugung durch Peters und Park verwendet
die lineare Absorption in Kombination mit der Resonanz einer Gasrohre, gefullt mit Ethylen-Gas,
dessen Absorptionsmaximum nahe 10,6 um liegt und nutzen dies mittels eines kontinuierlichen
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COo-Lasers mit einer Wellenlange von 10,6 pum aus. Dabei werden die Laserpulse durch einen
mechanischen Chopper erzeugt und fur das Erzeugen verschiedener Tonhéhen ist eine Verstim-
mung des gesamten Systems durch eine Verdnderung der Lange des Gas-Resonators vonnéten
[141].

Zur Tonerzeugung mittels Laserpulsen wird in dieser Arbeit der nichtlineare optoakustische Ef-
fekt verwendet, wobei der Laserfokus in Wasser platziert wird, da hierdurch eine geringere La-
serenergie zum Erreichen der Durchbruchschwelle erforderlich ist als in Luft, wie bei den Expe-
rimenten von Kaleris et al. Zur Ubertragung der Laserpulse wird eine Lichtleitfaser mit einem
Faserkern aus dotiertem Siliciumdioxid eingesetzt. Da hohe Laserenergien Ubertragen werden,
ist ein groRer Faserkerndurchmesser vorteilhaft, da dadurch die Zerstérschwelle der Faser steigt
[142]. Die intrinsische Zerstorung geschieht auch hier durch eine Kaskade freier Elektronen wéh-
rend des optischen Durchbruchs. Ultrakurze Laserpulse, im Bereich von Femtosekunden oder
kirzer, erfahren in Lichtleitfasern eine zeitliche Verbreiterung der Pulse, umso mehr, je langer
die Faser und je kiirzer die Pulsdauer ist. Dies ist jedoch flr die hier verwendete Laserpulsdauer
von 0,7 ns und Faserlangen von etwa einem Meter nicht relevant [143], [144].
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2.9 Druckwellen: Einfluss durch Geometrie und Sensoreigenschaften
2.9.1 Reflexionen, Einfluss der Geometrie und Verhalten bei hohen Druckamplituden

Bei der Erzeugung von Druckwellen im Mittel- oder Innenohr sind die Einfllisse der Geometrie
von Bedeutung, u. a. durch Reflexionen aufgrund der anatomischen Abmessungen im Bereich
weniger Millimeter. Dazu wird die grundlegende Theorie im Folgenden anhand von Lerch et al.
zusammengefasst [13]. Die Schallgeschwindigkeit und die Dichte sind entscheidende Faktoren
fiir die Schallausbreitung und bestimmen auch das Verhalten des Schalls an Mediengrenzen. Dies
wird in der Schallkennimpedanz zusammengefasst, dem Produkt aus Dichte und Schallgeschwin-
digkeit. Schall wird an Mediengrenzen, wenn die Abmessung deutlich groier als die Schallwel-
lenlénge ist, zu einem Anteil reflektiert und der restliche Teil wird gebrochen. Dieser Anteil so-

wie der Brechungswinkel sind von der Anderung der Impedanz zwischen den beiden Grenz-

medien abhéngig. Der reflektierte Anteil des Schalldrucks Prefl stellt den Reflexionsfaktor dar:

Po

r __Preft __ Zg—2Zy
refl Po Zg+Zy'

Gl. 30

mit den Schallkennimpedanzen der Grenzflache Z; und des angrenzenden Mediums Z,. Die aus
der Optik bekannten Gesetze tber Reflexions- und Brechungswinkel gelten fur Schall analog,
wobei statt des Brechungsindex hier die Impedanz verwendet wird. Ebenso analog zur Optik
treten Dispersion, Interferenz, Absorption und Streuung auf. Bei kleineren Abmessungen im Be-
reich der Schallwellenldnge wird der Schall an der Mediengrenze gestreut oder gebeugt, wobei
die Beugung durch das Kirchhoff-Integral oder das Huygens-Fresnel-Prinzip berechnet wird [13].

Bei der Ausbreitung einer Druckwelle in begrenzten Geometrien mit einer deutlichen Anderung
der Impedanz an der Mediengrenze, wie z. B. an der Grenze zwischen einer wasserahnlichen
Flussigkeit und einem Festkorper, wird die Druckwelle mehrfach reflektiert, sofern der Schall
nicht zu stark gedampft wird. Dabei sind nach zahlreichen Reflexionen diejenigen Frequenzan-
teile des Knalls am lautesten, die den Resonanzfrequenzen der jeweiligen Geometrie entsprechen.
Hierbei flhrt z. B. ein Gefall mit einem Wandabstand von 5 cm bei einer Schallausbreitung in
Wasser — mit der Schallgeschwindigkeit von 1500 m/s — zu einer Resonanzfrequenz bei 15 kHz
und damit im fir den Menschen gerade noch hdrbaren Frequenzbereich. In derselben Geometrie
gilt jedoch in Luft anstelle von Wasser mit der Schallgeschwindigkeit 343 m/s eine fur den Men-
schen deutlich besser horbare Resonanz bei ca. 3,4 kHz. Alle Resonanz- oder Eigenfrequenzen
fr berechnen sich fur einen Quader mit den Seitenldngen I, Iy und I, mit den natiirlichen Zahlen
n,,n, Und n, = 1sowie der Schallgeschwindigkeit ¢ fur das jeweilige Medium wie folgt:

Fe | () ()

Die tiefste Eigenfrequenz befindet sich somit bei: f;,,;, = =

Cc
2 lmax

1

[13].
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2.9.2 Einfluss des Sensors auf Druckmessungen — inbes. Phasenantwort

Aufgrund der begrenzten Bandbreite und definierten Phasenantwort der in dieser Arbeit verwen-
deten Sensoren zur Messung des Druckverlaufs werden deren Einfllsse auf die Messergebnisse
im Folgenden theoretisch thematisiert. Die bei der Entstehung und bei jedem Kollaps einer Ka-
vitationswelle entstehenden Schockwellen, die nach weniger als 1 ps ihre Ausbreitungsgeschwin-
digkeit auf Schallgeschwindigkeit verringern, weisen eine Druckanstiegszeit im Bereich von
etwa 100 ns auf, entsprechend Frequenzen von etwa 10 MHz [140]. Die zur Druckwellenmessung
verwendeten Hydrofone besitzen typischerweise eine Bandbreite von etwa 100 kHz bis 20 MHz
[145]. Bei dem in dieser Arbeit verwendeten Nadelhydrofon betrdgt die gemessene Druckan-
stiegszeit 0,2 ps fur die laserpulsgenerierten optischen Durchbriiche und liegt somit unter den
laut Hersteller auflosbaren Frequenzen von bis zu 30 MHz. Hingegen besitzt das bei dem fur
Pulsfolgenmessungen eingesetzten Hydrofon eine Anstiegszeit von etwa 2,5 ps [146], [147]. Dies
fuhrt dazu, dass der wahre Druckanstieg der Kavitationsdynamik nicht auflsbar ist und stattdes-
sen eine Verbreiterung des Druckanstiegs und eine Verringerung der maximalen Druckamplitude
in den Messungen auftreten. Zusatzlich entstehen durch die Phasenantwort des Hydrofons und
Tiefpassfilter-Eigenschaften des Ladungsverstarkers des Hydrofons weitere Einflisse auf die
Messergebnisse. Die theoretischen Grundlagen zu diesem Phanomen werden im Folgenden er-
lautert.

Die Phasenantwort des Drucksensors beeinflusst die Form des Drucksignals. Insgesamt fuhrt eine
nichtglatte Phasen- und Frequenzantwort — wie auch bei dem hier vorliegenden Hydrofon fur
Frequenzen oberhalb von 100 kHz (s. Kap. 3.2.1) — dazu, dass aus einem Delta-&hnlichen Impuls
mehrere Oszillationen werden und bei entsprechenden Phasenwerten ein Faltungsartefakt im De-
tektor auftritt, sodass die anfangliche positive Druckamplitude zu einer negativen gespiegelt wer-
den kann [145].

Bei bekannten Verlaufen der Phasen- und Frequenzantwort ist es moglich, das tatsachliche Signal
aus dem gemessenen Signal mittels einer Faltung zu berechnen [145]:

_ V()
P(f) = TCH) Gl. 32

wobei P(f) das entfaltete Signal ist, V(f) das gemessene Signal, M(f) die komplexe Sensitivitat
abhéngig von der Frequenz — diese ist erforderlich und entweder zu messen oder vom Hersteller
anzugeben — sowie H(f) der Bandpassfilter. Flr das in dieser Arbeit verwendete Hydrofon liegen
aus einer Studie von Hayman und Robinson Messdaten fur die komplexe Sensitivitét fur einen
beschrankten Frequenzbereich von 100 — 400 kHz vor (s. Abb. 6) [148].

Zusatzlich fuhrt die Resonanz des Sensors, in diesem Fall bei ca. 100 kHz, zum Auftreten von
einem sogenannten Klingeln (,,Ringing*), d. h. zu Artefakten in Form von Oszillationen vor und
nach dem eigentlichen kurzen Impuls-Signal, die ausschlieBlich durch die Sensoreigenschaften
des Hydrofons hervorgerufen werden (s. Abb. 7) [145].
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Abbildung 6: Phasenantwort des in dieser Arbeit verwendeten Hydrofons (Briel&Kjaer Typ 8103) gemessen von Hayman und
Robinson, mit Permission aus [148].
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Abbildung 7:Entstehung von Oszillationen bei Messung eines kurzen Impulses, berechnet von Johansen et al. mit der Faltung
mit den Phasen- und Frequenzantworten des Detektors, mit Permission aus [145].

2.10 Pulsmodulationstechniken

Aus der Informationsubertragung in den Bereichen Radio oder Telefon sowie heutzutage zusétz-
lich in der optischen Kommunikation, z. B. Uber das Internet, sind verschiedene Pulsmodulati-
onstechniken bekannt und gebrauchlich, darunter u. a. die Pulsamplituden-, Pulsweiten-, Puls-
dichtemodulation (bzw. Pulsintervall- oder Pulsfrequenzmodulation) sowie die Kombination von
mehreren dieser Methoden. Wéhrend die Information bei der Pulsamplitudenmodulation durch
die variierende Amplitude der Pulse codiert wird, ist die Information bei der Pulsweitenmodula-
tion in der Breite der Pulse bzw. bei der Pulsdichtemodulation in der variierenden Lange der
Pause zwischen den Pulsen enthalten. Dementsprechend wird die Pulsdauer bei der Pulsamplitu-
denmodulation und der Pulsdichtemodulation konstant gehalten. Hingegen ist die Pulsamplitude
bei der Pulsdichtemodulation und der Pulsweitenmodulation konstant. Bei einer Kombination
werden z. B. sowohl die Pulsweite als auch die Pause zwischen den Pulsen moduliert. Fir eine
Informationsubertragung ist auf der Senderseite ein Gerét zur Codierung bzw. Modulation erfor-
derlich sowie auf der Empfangerseite ein weiteres Gerat zur Decodierung bzw. Demodulation.

In dieser Arbeit wird die Modulation hingegen nicht im eigentlichen Sinne zur Informationstiber-
tragung verwendet, sondern zur Tonerzeugung, sodass die Frequenzanteile des Spektrums des
38



Modulationssignals von zentraler Bedeutung sind. Dabei fungiert in den Experimenten das je-
weilige Druckmessgerét als Empfanger, in kunftig zu entwickelnden Anwendungen wére das
menschliche Gehor der Empféanger. Im Folgenden werden ausgewahlte Modulationstechniken
gegenubergestellt, hauptsachlich anhand der Literatur von Kaluarachchi und Wilson [149], [150].

Insgesamt werden Pulsmodulationstechniken in analoge, d. h. mit kontinuierlicher Variation des
jeweiligen Parameters, oder digitale Methoden, d. h. mit diskreten Werten, eingeteilt. Innerhalb
der analogen Modulationsmethoden wird unterschieden in die Modulation der Zeit und der Puls-
form. Zur Pulsform gehéren vor allem die Amplitude, Dauer und Steigung.

Die zeitbasierten Techniken werden weiter unterteilt in isochron, d. h. mit einem Zeitfenster fes-
ter Lange zur Positionierung der Pulse, sowie anisochron, bei denen die Fensterlange variabel ist.
Zu den isochronen Methoden gehoren die Pulsweiten-, -phasen- und die Pulsdichtemodulation.
Die schematische Funktionsweise sowie die wichtigsten Eigenschaften sind in Abb. 8 zusam-
mengefasst. Bei der Pulsphasenmodulation gibt es ein festes Zeitfenster fur jeden Puls bzw. einen
festen Takt, innerhalb dessen die exakte Position des Pulses variiert wird. Hingegen wird bei der
Pulsdichtemodulation die Position des jeweils vorangegangenen Pulses als Referenz verwendet,
sodass es kein festes Zeitfenster fiir die Pulse gibt. Zu den anisochronen Techniken gehdren u. a.
die Pulsintervall-, Pulsfrequenz- und die Kombination von Pulsintervall- und Pulsweitenmodu-
lation.

Bei den digitalen Modulationstechniken ist eine Diskretisierung des zu Ubertragenden Signals
erforderlich, die abhéngig von der Wahl der Aufldsung zu einer Verzerrung des Originalsignals
fihrt. Die analogen Modulationsmethoden existieren auch in ihren digitalen Aquivalenten. Eine
zusétzliche digitale Methoden stellt z. B. die Pulscodemodulation (PCM) dar, die ein analoges,
d. h. kontinuierliches, Zeitsignal mittels einer PAM abtastet. AnschlieRend wird das Resultat mit-
tels einer zeitlich konstanten Abtastrate diskretisiert, woraufhin die Werte je nach Methode mit
verschiedener Genauigkeit quantisiert und dann, meist binér, codiert werden. Mit einer Aufl6-
sung von vier Bit im Bindrcode werden dementsprechend 15 verschiedene Amplituden codierbar.
Die PCM wird u. a. aufgrund der geringen Anforderungen an die Datenmenge und Ubertragungs-
rate, wegen ihrer hohen Fehlertoleranz und des guten Signal-zu-Rausch-Verhéltnisses u. a. im
HiFi- und Horgeréatebereich zur Codierung verwendet [156]-[158]. Aktuell wird z. B. die diffe-
rentielle PCM zur Codierung in Cochlea-Implantaten erforscht [151].

Hingegen sind sowohl der Pulsweiten- als auch der Pulspositionsmodulation nichtlineare Verzer-
rungen eigen. Die Pulsweitenmodulation (PWM) wird hdufig zur Steuerung der Leistung einge-
setzt, u. a. auch in LEDs und Lasern, da je nach Pulsbreite verschiedene Leistungen —als Integral
uber die Zeit — erzeugt werden, ohne dass die tatsachliche Amplitude verandert werden muss.
Deshalb wird die PWM vor allem dort eingesetzt, wo eine Veranderung der Amplitude nicht oder
nur unter groBerem Aufwand bzw. in unzureichendem Tempo mdglich ist. Bei der Pulspositions-
/intervallmodulation wird der Puls selbst nicht verdndert, sondern ausschliel}lich die Pause zwi-
schen den Pulsen variiert. Diese Methoden sind fir die optische Kommunikation aufgrund der
hohen maximalen Leistung und zugleich niedrigen Durchschnittsleistung vorteilhaft [150]. Zu-
dem ist das Signal-Rausch-Verhéltnis hierbei besser als bei der PWM oder PAM [152].
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Abbildung 8:Modulationstechniken: Pulsamplituden (PAM), Pulsweiten- (PWM), Pulsphasen/-intervall-(PPM/PIM, mit Variation der Position
nur innerhalb eines festen Zeitfensters, dafur orange Referenzlinien), kombinierte Pulsintervall- und -weitenmodulation (PIWM), Pulsfrequenz-
bzw. Pulsdichtemodulation (ohne festes Referenzfenster), nach [149], [150].

Bei allen Zeit-Techniken sind im Frequenzspektrum neben der Modulationsfrequenz frn auch die
Mittenfrequenz fs = Tl sowie deren Vielfache und jeweils Nebenfrequenzen im Abstand von f
0

und dessen Vielfachen enthalten, wobei T, die mittlere Zeit zwischen zwei Pulsen bezeichnet (s.
Abb. 9).
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Abbildung 9: Typisches Spektrum einer zeitbasierten Pulsmodulation mit B= Grundfrequenz (Baseband component), S=sampling
clusters, H1,2= harmonic sampling clusters. Die Absténde zwischen den Strichen und die Position des allerersten Strichs bei B
entsprechen der Modulationsfrequenz, die Position des Maximums bei S ist bei der Samplingfrequenz bzw. der Tragerfrequenz,
Ha ist zentriert um die doppelte Frequenz von S, Hz um das Dreifache, es folgen weitere nicht dargestellte Cluster bei hdheren
Vielfachen. Die genauen Amplituden héngen von der gewéhlten Modulationsart und den Parametern ab, modifiziert nach [149],
[150].

Bei den Frequenzspektren der verschiedenen Techniken variiert die Verzerrung, die durch die
Anzahl und Amplitude der Oberschwingungen bestimmt wird und typischerweise als THD, total
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harmonic distortion, angegeben wird. Die Verzerrung berechnet sich aus dem Verhaltnis der
summierten Leistungen Pr aller Storfrequenzen gegentber der Grundfrequenz F, [149], [150]:

THD = 22 GI. 33
Pg

Bei der Umsetzung insbesondere einer digitalen Modulationsmethode ist zudem das Nyquist-
Shannon-Theorem zu beachten, wonach die Abtastrate und die Diskretisierung fiur ein Signal
mindestens doppelt so hoch wie die héchste abzubildende Frequenz des Signals sein miissen
[153]. Bei akustischen Modulationen ist zu beachten, dass das menschliche Gehor die Eigen-
schaften eines Tiefpass-Filters aufweist, wobei die Filterfrequenz je nach Alter und Gehor-
gesundheit bei maximal 20 kHz, jedoch bei normalhérenden Erwachsenen meist bei ca. 15 kHz
liegt. Da die technische Decodierung eines modulierten Signals bei Anwendungen auf3erhalb der
Akustik meist ebenfalls durch einen Tiefpassfilter geschieht, u. a. bei der Pulsdichte- /-frequenz-
modulation, sind solche und ahnliche Modulationsansétze zur Tonerzeugung fur ein Horimplan-
tat vielversprechend [154].

In dieser Arbeit werden zwei verschiedene Modulationsansatze der Pulsdichtemodulation (PDM)
verwendet. Bei der ersten Variante variiert der zeitliche Abstand benachbarter Pulse entsprechend
dem Wert des Sinus an der jeweiligen Stelle. Bei der zweiten Variante wird immer dann ein Puls
gesetzt, wenn das Integral unter der Kurve einen gewahlten konstanten Schwellwert iberschrei-
tet. Dies entspricht einer integralen Pulsdichtemodulation, wobei aufgrund der diskreten Zeit-
werte in diesem Fall anstelle des Integrals eine Summe verwendet wird, um das Integral anzuné-
hern. Eine solche Integral-Pulsmodulation wurde von Li und Jones untersucht und erfolgreich
zur Stimulation von Nerven angewendet [155]. Die Frequenzamplituden hangen dabei linear vom
gewahlten Schwellwert ab, sodass eine Lautstirkeregelung durch die Anderung des Schwellwerts
maoglich ist. Zudem sind bei einer ausreichend hohen maximalen Pulsfrequenz im Frequenzspekt-
rum keine niedrigzahligen Obertone der Modulationsfrequenz und andere Storfrequenzen im tie-
fen und mittleren Frequenzbereich vorhanden (s. Kap. 3.7, 5.2).

Die Erzeugung tiefer akustischer Téne zwischen 50 Hz und 1 kHz mittels einer PDM wurde
bereits mit kurzen elektrischen Plasma-Entladungspulsen von Bolke et al. [156] durchgefiihrt,
wobei die Modulationstechnik analog zum Konzept von Ross erfolgte [157]. Bei Bolke et al.
wurde eine zusétzliche Modulationstechnik als Vergleich zur PDM umgesetzt, bei der innerhalb
eines Blocks von der Dauer der Modulationsfrequenz jeweils eine gleichméalige hochfrequente
Pulsfolge mit einer Repetitionsrate von 28 kHz appliziert wird, woraufhin anschliefend eine
Pause derselben Blocklange und nachfolgend wieder ein Pulsblock folgt etc. Die Frequenzspek-
tren des durch die beiden Methoden erzeugten Schalls unterscheiden sich deutlich voneinander.
Zudem ist im Vergleich zu dem Eingangssignal eine starke Verzerrung durch Obertone sichtbar,
bedingt durch die Maximalfrequenz von 28 kHz. Dennoch ist in den akustischen Spektren stets
die Modulationsfrequenz dominant gegeniiber den Obertdnen, wobei jedoch Frequenzkompo-
nenten > 1 kHz nicht gezeigt wurden [156].
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3 Materialien und Methoden zur laserinduzierten Tonerzeugung

Fur die laserbasierte Tonerzeugung wird im Rahmen dieser Arbeit ein optischer Aufbau entwi-
ckelt, der zunéchst als Freistrahl-Aufbau konstruiert und anschlieBend um eine Transmission mit-
tels einer Lichtleitfaser erweitert wird (s. Kap. 3.1). Die Druckmessungen erfolgen mit drei ver-
schiedenen Sensortypen, abhéngig von den jeweiligen Anforderungen an die Genauigkeit im
Zeit- bzw. Amplitudenbereich sowie von dem verfiigbaren Platz (s. Kap. 3.2). Die Fokussierung
erfolgt, nach anfanglichen Experimenten in Wasser, in einem selbstgemischten viskosen Gel (s.
Kap. 3.3) zur Erzeugung mittel- und tieffrequenter Téne. Die Validierung der im Modell entwi-
ckelten Tonerzeugungsmethode wird an humanen Felsenbein-Préparaten (ex vivo) durchgeftihrt
(s. Kap. 3.4). Zur Beurteilung des Risikos einer Gewebeschadigung durch die von den Laserpul-
sen eingetragene Warme wird die Temperaturerhéhung durch die Laserpulse gemessen (s. Kap.
3.5). Neben diesen experimentellen Methoden werden in diesem Kapitel zudem die Berechnun-
gen, die zur Pulsmodulation verwendet werden (s. Kap. 3.6) sowie die konkrete Umsetzung der
Simulation erlautert, die dem Verstandnis der detaillierten Kavitationsdynamik basierend auf den
im Experiment gemessenen Werten dient (s. Kap. 3.7).

3.1 Optischer Aufbau

Die fur die Tonerzeugung eingesetzten Laserpulse werden mittels des Lasers HELIOS 1064-5-
50 (Coherent, Inc., US) generiert, der eine Wellenldnge von 1064 nm, eine Pulsdauer von etwa
0,7 ns und eine Pulsenergie von 100 pJ aufweist. Mit diesen Parametern erflllt der Laser sowohl
die Bedingungen des Druck- als auch des thermischen Einschlusses im Fall von Wasser und ahn-
lichen Materialien (vgl. Kap. 2.6). Die Pulsrepetitionsrate ist variabel einstellbar bis maximal 20
kHz. Die Pulsfolge ist unter Einhaltung dieser Maximalfrequenz frei wéhlbar und wird mittels
eines bindren Trigger-Signals festgelegt. Dadurch sind u. a. nicht-gleichférmige Pulsfolgen még-
lich, wie z. B. bei einer Pulsdichtemodulation (vgl. Kapitel 2.10). Die Laserpulsenergie wird mit-
tels einer Halbwellenldngen-Verzogerungsplatte (WPHO05M-1064, Thorlabs Inc., US) und einem
polarisierenden Strahlteiler (PBS12-1064, Thorlabs Inc., US) eingestellt (s. Abb. 10). Zugleich
wird dadurch kontrolliert, welcher Anteil der Laserleistung in den Freistrahl-Aufbau bzw. in den
Faser-Aufbau gelangt. Im weiteren Verlauf des Freistrahl-Arms wird der Laserstrahl mittels des
Mikroskopobjektivs mit einer NA von 0,28 (Mitutoyo Plan Apo SL infinity corrected 20x, 378-
810-3, Edmund Optics, Inc., US, Arbeitsabstand 4 cm) in einen Wasserbehélter durch ein diinnes
optisches Fenster (Starke ca. 100 um) fokussiert. Auf die Apertur des Objektivs wird der Strahl-
durchmesser zuvor mittels zweier Linsen angepasst (s. Abb. 10). Der ellipsoid geformte Laser-
fokus weist im Freistrahl-Aufbau einen Durchmesser orthogonal zum Laserstrahl von ca. 7 um
und parallel zum Laserstrahl von ca. 100 um auf (vgl. Kap. 2.7.2 und [106]).
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Abbildung 10: Optoakustik-Aufbau: Nanosekunden-Pulslaser, Verzdgerungsplatte(%), Polarisationsstrahlteiler (PST), obere

Halfte bildet den Freistrahl-Aufbau mit: Linsen (f1 = -50 mm, f= 125 mm) zur Anpassung des Strahldurchmessers an die Apertur
des Objektivs (NA = 0,28), Wasserbehalter mit Hydrofon (H), Ladungsverstarker (AMP), Multifunktion- 1/O-Gerét (Input/Out-
put), Computer mit Matlab-Software; untere Halfte bildet den Faser-Aufbau mit: Fokussierungslinse (f = 35 mm) zur Einkopp-
lung in die optische Lichtleitfaser Uber eine dreiachsige Verschiebebiihne (xyz). B: Geometrie der Anordnung des Hydrofons im
Wasserbehalter sowie die Position und ungefahren Abmessungen des Gels im Falle der Experimente mit Gel. Bei den Experi-
menten ohne Gel dasselbe Setup, nur ohne Gel.

Der Anteil des Laserlichts, der in den Faser-Aufbau geleitet wird, wird durch eine Linse (bikon-
vex, =35 mm, Thorlabs LB4879-B) in eine Multimoden-Glasfaser eingekoppelt (Step-index Fa-
ser Thorlabs FP1000ERT: NA = 0,5, Kerndurchmesser 1 mm). Die genaue Einstellung der Ein-
kopplung erfolgt Uber eine dreiachsige Mikrometer-Verschiebebiihne (MBT616D, Thorlabs).
Zur Fokussierung des Laserlichts befinden sich am auskoppelnden Ende der Faser zwei Kugel-
linsen (43709, Lens ball, Edmund optics, Inc., US, Durchmesser 1,5 mm, Brechungsindex 1,517),
die mit der Faser in einer 3D-gedruckten Hilse mittels eines optischen Klebers montiert sind
(Norland Optical Adhesive NOA 89, Norland Products, Thorlabs UK, s. Abb. 11). Die Hilse
weist einen Innendurchmesser von 1,6 mm und einen AuBendurchmesser von 2,5 mm auf. Der
Laserfokus befindet sich ca. 150 um hinter dem Ende der zweiten Kugellinse in Wasser bzw. in
Gel. Diese Fokuslange wurde mittels einer Zemax-Berechnung der geometrischen Strahlenoptik
ermittelt, was bei einer 90 %-igen Ausflllung der Kugellinse durch den Laser einer NA von ca.
0,6 entspricht [158] und damit deutlich hoher als bei dem Freistrahl-Aufbau. Die Durchbruch-
schwelle liegt im Faseraufbau laut der Simulation der freien Elektronendichte basierend auf [140]
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bei einer Pulsenergie von ca. 1,4 puJ (vgl. Kap. 2.7.2). Hingegen betrdgt die Durchbruchschwelle
im Freistrahl-Aufbau aufgrund der geringeren NA etwa 6,3 pJ.

Inspiriert wurde der Aufbau zur Fokussierung am Faserende von der Publikation von Yang, Gu-
ang, et al., die eine Fokussierung zur Bildgebung mit denselben Linsen und demselben Faser-
durchmesser nutzten, jedoch in Verbindung mit einem Laser mit einer Wellenlange von 750 nm,
einer Pulsenergie von 10 mJ und einer Pulsdauer von 10 ns [159].

Kugellinsen (D=1,5 mm)

)

Hilse

Abbildung 11: Aufbau der Fokussierung am Faserende mittels zweier Kugellinsen, Laserfokus in Gel.

Zuné&chst werden die Experimente zur Untersuchung der grundlegenden Kavitationsdynamik, der
akustischen Frequenzspektren sowie des Einflusses der Viskositét in einem 3D-gedruckten qua-
derformigen Wasserbehélter durchgefihrt (Abmessungen 4 x 4 x 6 cm3, s. Abb. 10). Zudem wird
zur Untersuchung des Einflusses der Geometrie im Hinblick auf die im letzten Schritt in dieser
Arbeit vorgenommenen Validierungsexperimente in humanen Felsenbein-Praparaten ein Zylin-
der &hnlich einer ausgerollten Cochlea verwendet. Dieser Zylinder ist ebenfalls 3D-gedruckt und
besitzt einen Innendurchmesser von 2,5 mm, eine L&nge von 3 cm und zusétzlich eine konische
Erweiterung tiber eine Lange von 1 cm auf einen Innendurchmesser von 1,5 cm, um das Hydrofon
darin platzieren zu kdnnen (s. Abb. 12). Die Cochlea besitzt einen kleineren Innendurchmesser
von ca. 1-2 mm, jedoch ist eine Platzierung des Laserfokus innerhalb eines Zylinders mit einem
solchen Durchmesser aufgrund der Fokussierungshulse mit dem AuRendurchmesser von 2,5 mm
nicht maoglich.

3cm
- I 2,5 mm 1 1cm
Hilse
mit Laserfaser,
Kugellinsen

Abbildung 12: Aufbau mit Abmessungen bei Experimenten im Zylinder als Modell-Cochlea.
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3.2 Messgerate

Zur Druckmessung werden ein Hydrofon, ein Nadelhydrofon sowie faseroptische Drucksensoren
verwendet, deren Eigenschaften im Folgenden dargestellt werden.

3.2.1 Hydrofon

Fur die grundlegenden Druckmessungen im Wasserbehélter wird zundchst ein Hydrofon verwen-
det, das vom Hersteller explizit fir Ultraschall- und Kavitationsmessungen empfohlen wird, je-
doch eine limitierte Zeitauflosung aufweist (8103, Briel & Kjer (Sound and Vibration Measure-
ment A/S), Denmark). Die Sensitivitat hingegen ist mit —211dB re 1 V/uPa hoch und zudem in
sieben Stufen je nach Lautstarke des zu messenden Signals bzw. Abstand zur Schallquelle ein-
stellbar. Die Frequenzantwort verl&uft laut Hersteller bis ca. 100 kHz glatt (s. Abb. 13), insgesamt
ist die Verwendung empfohlen fur Schallfrequenzen zwischen 0,1 Hz und 180 kHz (s. Abb. 13).
Die im Experiment messbare Druckanstiegszeit betragt 2,5 ps. Die Abmessungen des Hydrofons
sind mit 16 mm x 9,5 mm fir Experimente in ausreichend gerdumigen Modellbehéltern geeignet,
die Richtungsabhangigkeit ist bis 100 kHz mit horizontal maximal +-2dB und vertikal +-4dB
relativ gering [160].

Das Hydrofon wird ber einen Verstarker (Nexus 2692-0S1, bandwidth 100 kHz, Briel & Kjer
(Sound and Vibration Measurement A/S), Denmark)) mit der Analysekarte (NI USB 6356, NI,
National Instruments Corp., US) verbunden. Dabei enth&lt der Verstarker einen Bandpassfilter
mit variabler Einstellung der Grenzfrequenzen, wobei in dieser Arbeit mit der Einstellung als
Bandpassfilter zwischen 0,1 Hz und 100 kHz gearbeitet wird, da dies die tiefstmdgliche
Untergrenze und die hdchtmogliche Obergrenze darstellt und somit die gréfitmogliche
Bandbreite erreicht wird. Das Oszillationsmessgerat wird mit einer Auslesefrequenz von 1 MHz
betrieben.

Insgesamt bestimmt das Messgerdt mit der niedrigsten Frequenzobergrenze die maximale
auflosbare Frequenz. In diesem Fall liefert der Ladungsverstarker mit 100 kHz die Limitation,
sodass nach dem Nyquist-Theorem maximal 50 kHz-Schwingungsfrequenzen auflésbar sind.
Aullerdem sind bei den Messergebnissen die Phasenantworten der Messgerate zu beachten (s.
Kap. 2.9.2). Somit ist dieses Hydrofon vor allem fur Messungen geeignet, bei denen die
akustischen Frequenzspektren im menschlichen Horbereich bis 20 kHz untersucht werden sollen,
jedoch ist die Zeitauflosung fir detaillierte Untersuchungen der Kavitationsdynamik
unzureichend. Zudem fiihrt die unzureichende Maximalfrequenz bei bipolaren Druckimpulsen
dazu, dass die gemessene Druckamplitude deutlich geringer ist als die tatsachliche Amplitude
(vgl. Kap. 2.9.2). Fir solche Experimente zur Kavitationsdynamik wird deshalb das im folgenden
Unterkapitel erlauterte Nadelhydrofon eingesetzt.
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Abbildung 13: Frequenzantwort des Hydrofons (Briel & Kjaer 8103) laut Datenblatt des Herstellers, in der Einheit dB re 1V/uPa
[160].
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3.2.2 Nadelhydrofon

Die Dauer der initialen Druckwelle, die durch den optischen Durchbruch ausgel6st wird, betragt
weniger als 1 ps und enthalt damit Frequenzen oberhalb von 1 MHz, sodass eine genaue Zeitauf-
I6sung mit dem in Kap. 3.2.1 beschriebenen Hydrofon aufgrund dessen Anstiegszeit von ca. 2,5
ps und dem zusatzlichen Tiefpassfilter des Verstarkers auf 100 kHz nicht ausreichend genau
maoglich ist (vgl. Kap. 2.9.2). Deshalb wird bei der Untersuchung der detaillierten Kavitationsdy-
namik ein Nadelhydrofon mit einer hohen Zeitauflésung eingesetzt. Dadurch ist zudem die Be-
stimmung der tatséachlichen Druckamplitude maglich.

Das hier verwendete Nadelhydrofon NH1000 (Precision Acoustics, GB) weist eine Anstiegszeit
von ca. 0,2 ps und einen kalibrierten Frequenzbereich von 100 kHz bis 20 MHz auf [161]. Der
aktive Sensorbereich besteht aus einer piezoelektrischen Polyvinylidenfluorid-Folie (PVDF) mit
einem Durchmesser von 1 mm und einer Folienstérke von 28 um. Das Auslesen der Messwerte
erfolgt uber ein Oszilloskop mit ausreichend hoher Bandbreite (70 MHz, Rohde & Schwarz
RTB2004) und einem zwischengeschalteten Durchgangsabschluss zur Anpassung des Eingangs-
widerstands von 50 Ohm, fiir den das Nadelhydrofon kalibriert ist, auf den Widerstand von 1
Megaohm am Oszilloskop-Eingang [162]. Allerdings weist das Nadelhydrofon eine Messunsi-
cherheit der Amplitude von ca. 19 % laut Hersteller sowie eine starke Richtungsabhéngigkeit auf,
sodass dieser Wert der Ungenauigkeit ausschlieRlich bei exakt auf die Kavitation ausgerichtetem
Drucksensor erreicht wird und ansonsten deutlich geringere Druckamplituden gemessen werden
[161]. Deshalb sowie aufgrund der fehlenden Kalibrationsangaben fir Frequenzen < 100 kHz ist
dieses Nadelhydrofon fiir die Untersuchung der akustischen Eigenschaften der Frequenzspektren
innerhalb des menschlichen Horbereichs nicht optimal und wird somit vor allem flr die Untersu-
chung der detaillierten Kavitationsdynamik eingesetzt.

3.2.3 Faseroptische Drucksensoren

Fur die Experimente in Felsenbein-Préparaten werden optische Drucksensoren auf Glasfaserbasis
(FOP-M260-NS-1050C (FISO, Kanada)) mit dazugehdriger Kontrolleinheit (Veloce 50, FISO, Ka-
nada) verwendet, da die Abmessungen und Flexibilitat die Platzierung in der Cochlea ermdglicht,
im Gegensatz zu dem Hydrofon und dem Nadelhydrofon. Die Druckmessung erfolgt dabei tiber
ein Weildlicht-Fabry-Perot-Interferometer, indem jede Druck&nderung in der unmittelbaren Sen-
sorumgebung zur Auslenkung der am Ende der optischen Faser befindlichen Silikon-Membran
fiihrt, wodurch sich die optische Weglénge in diesem Arm des Interferometers und somit das
optische Signal bei der Uberlagerung des Lichts mit dem Referenzarm andert [163].

Bei mit dhnlichen Drucksensoren durchgefiihrten erstmaligen intracochledren Druckmessungen
von Nakajima et al. mit einer akustischen Stimulation im Gehdérgang wurde diese Methode als
préazises Instrument zur Abschétzung der durch Innenohr- oder Mittelohr-Stimulation erzeugba-
ren Schalldruckpegel validiert (vgl. Kap. 2.3).

In dieser Arbeit werden die intracochledren Druckamplituden mit Drucksensoren in der Scala
vestibuli (SV) und der Scala tympani (ST) gemessen, tber 20 sec bzw. eine Minute — je nach
eingesetzter Pulsfolge bzw. Pulsdichtemodulation gemittelt — und anschlieBend die Druckdiffe-
renz unter Beachtung der Kalibration wie folgt berechnet. Zuné&chst werden die gemessenen ana-
logen Ausgangsspannungen U in Volt der Drucksensoren in der Scala vestibuli (SV) und der
Scala tympani (ST) mit einer Fouriertransformation in den Frequenzraum Uberfihrt, sodass sich
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komplexe Werte fur jede gemessene Frequenz und fir jeden Sensor ergeben. Daraus werden je-
weils der Betrag Uy (f), Usy(f) und die Phase @q, (f) , @sr(f) mit den bei der vorher durchge-
fihrten Kalibration ermittelten frequenz- und sensorabhéngigen Werten kalibriert. Dabei wird
der Betrag durch stellenweise Multiplikation mit dem frequenzabhangigen Kalibrationsfaktor zu
Psyk (f) und Pgpi (f) kalibriert :

Py (f) = Usy (f) Ksv (f); Psr(f) = Usr (f) Ksr (f) - Gl. 34

Die Kalibration der Phasen erfolgt jeweils durch Subtraktion der Kalibrationsphase des Sensors
von der Referenzphase fur die jeweilige Frequenz. Mit den kalibrierten Phasen ¢gyx(f) und
sy (f) und den kalibrierten Betrdgen wird sodann die komplexe intracochleédre Druckdifferenz
Poiff in Pascal berechnet [38]:

PDiff(f) = Poy (f) - COS((PSVK(f)) — Porg(f)- COS(‘PSTK(f))
+ i Psyg(f)- Sin(fpsw((f)) — i Porg(f) - Sin((PSTK(f)) Gl. 35

Aus dem Betrag |Pp;ff| dieser komplexen Druckdifferenz ist bei vorhandener Vergleichsmes-
sung der Druckamplituden im auReren Gehérgang Pg.n4 die Berechnung eines aquivalenten

Schalldruckpegels in dB mdglich, der die den Innenohrdruckmessungen entsprechende Laut-
stérke bei einem normalen Horvorgang angibt, wobei p, der Referenzdruck von 20 pPa fur Luft
ist [38]:

Ppi Ppi
PagspuldB] = 20 logyy (F221) - ZPLL G136
Po |PGehg|
IPpifl
PGehg
weise bei akustischer Beschallung im Gehdrgang gegentiber der Innenohrstimulation erforderlich
ist [164].

Dabei stellt der Term die Korrektur dar, die aufgrund der unterschiedlichen Stimulations-

3.3 Praparation des Gels

Der Laserfokus wird in Wasser oder einem polymerbasierten viskosen Gel platziert, da eine ho-
here Viskositat zu einem anderen akustischen Frequenzspektrum fuhrt, wobei gemaR der Theorie
eine Dampfung hoher Frequenzanteile erwartet wird (vgl. Kap. 2.7.5). Das Gel wird aus einem
im Kosmetikzubehdrhandel als Pulver verfligbaren Natrium-Karbomer-Pulver (PNC 400, Para-
nitrobenzyl glutaryl glycinic acid) mit verschiedenen Konzentrationen von 2 g/l bis 20 g/l ange-
mischt. Diese Auswabhl ist darin begriindet, dass in VVorversuchen ein kommerziell erhaltliches
Ultraschallgel zur Diagnostik in der Tiermedizin von der Firma Eickemeyer (303936) [165] vor-
teilhafte akustische Eigenschaften gezeigt hat, jedoch bei Viskositdtsmessungen verschiedener
Chargen eine Abweichung der Viskositét des Gels um bis zu 40 % aufwies. Deshalb wird ein Gel
mit vergleichbarer und zusétzlich kontrollierbarer Viskositét selbst erstellt. Daflir wird der kom-
merzielle Gelbildner PNC 400 ausgewahlt, da dieser einerseits vergleichbare und tiber die Kon-
zentration variierbare Viskositatswerte aufweist und andererseits bereits zur Anwendung am
Menschen z. B. fur Hautkosmetik zugelassen ist. Bei PNC 400 handelt es sich um einen langket-
tigen Polymer auf der Basis von Acrylsdure und Natriumsalz, der bei der Mischung mit Wasser
ein durchsichtiges Gel bildet, das nicht in die Haut eindringen kann und einen pH-Wert von 6-7
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aufweist [166], [167]. Kommerziell wird PNC 400 z. B. in Zahnpasta, Duschgelen, Sonnen-
cremes und Haargelen eingesetzt [168].

Die Gelmischung wird hergestellt, indem das Pulver abgewogen und in das abgemessene destil-
lierte Wasser in einem Kunststoffbehalter mit Schraubverschluss gegeben und dann sofort fur
etwa 30 Sekunden stark per Hand geschuttelt sowie anschlieBend fir funf Minuten mit der tau-
sendfachen Beschleunigung zentrifugiert wird. Die fur die verschiedenen Gelkonzentrationen in
einem Rheometer gemessenen Viskositatswerte sind in Kapitel 4.2 aufgefiihrt.

3.4 Aufbau zur Validierung der Tonerzeugung in humanen Felsenbein-Pra-
paraten

Der experimentelle Aufbau fur die Druckmessungen im Felsenbein geschieht weitgehend parallel
zur in der Literatur tblichen mechanischen Rundfensterstimulation, siehe z. B. Grosséhmichen
et al. [169]. Dazu wird zundchst das post mortem Felsenbeinpraparat, das aus der Medizinischen
Hochschule Hannover (MHH) erhalten wurde, von Chirurglnnen aufgebohrt, sodass ein direkter
Zugang zum Mittelohr, zum ovalen und zum runden Fenster besteht. Das jeweilige Felsenbein-
praparat wird analysiert und ausschlieBlich dann fur weitere Experimente verwendet, sofern es
den ASTM-Standard erfullt (ASTM F2504-05 Standard Practice for Describing System Output
of Implantable Middle Ear Hearing Devices (IMEHDs)) [170], [171]. Damit wird sichergestellt,
dass die Mittelohrknochenkette intakt und die Ergebnisse der akustischen Messungen miteinan-
der sowie mit Normalhorenden vergleichbar sind.

AnschlieRend werden flr die Druckmessungen im Innenohr zwei faseroptische Drucksensoren
(FISO FOP-M260-NS-1050C PAO3317Q und PAE8012G) in der Scala vestibuli bzw. in der
Scala tympani platziert, indem ein Zugang zum Innenohr gebohrt wird, der nach Einfiihren der
Sensoren mittels eines Klebstoffs verschlossen wird (s. Abb. 14). Dabei wird darauf geachtet,
dass keine Innenohrfliissigkeit austritt.

Das viskose Gel mit einer Konzentration von 10 g/l, ausgewéhlt aufgrund der Ergebnisse der
vorhergehenden Versuche (vgl. Kap. 4.2), wird in einer Portion von ca. 3-4 mm L&nge und
Durchmesser am runden Fenster platziert. Die Laserstimulation erfolgt mittels der Faser, indem
das Faserende, das sich in der Hulse mit den beiden darin eingeklebten Kugellinsen zur Fokus-
sierung befindet, mittels einer Verschiebeblihne mit Kontakt zum Gel und einer Ausrichtung des
Laserstrahls in Richtung des runden Fensters montiert wird (s. Abb. 14 B-C).

Die Druckmessung in der Scala tympani und Scala vestibuli erfolgt mittels der faseroptischen
Drucksensoren (s. Kap. 3.2.3) und dem dazugehdrigen Verstarker (Veloce 50, FISO, Kanada),
der wiederum an die Digitalwandlerkarte (N1 USB 6356, NI, National Instruments Corp.) ange-
schlossen ist, sodass das Auslesen und Abspeichern der Messdaten direkt tiber einen Computer
vorgenommen wird.
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Abbildung 14: Mikroskop;Aufnahme vom Felsenbein-Préaparat mit zwei Drucksensoren, jeweils einer in der Scala tympani und
vestibuli sowie zuséatzlich in B und C mit der Laserstimulation. In C ist das Ende der Hiilse und das Gel zu erkennen, das zwi-
schen den Kugellinsen und dem runden Fenster platziert ist.

3.5 Aufbau zur Messung des Temperaturanstiegs

Das Risiko fiir Gewebeschaden durch den Energieeintrag in die Rundfensternische bzw. in das
Innenohr in Form von Wéarme aufgrund der laserinduzierten Plasmagenerierung wird mittels ei-
ner Messung in kleinen Wasser- und Gel-Volumina abgeschéatzt. Dazu werden verschiedene Flis-
sigkeitsvolumina verwendet, die typische Werte fir das Flissigkeitsvolumen in der Cochlea dar-
stellen und laut Pelliccia et al. zwischen ca. 0,1 und 2 ml betragen [172]. Als VVolumina werden
deshalb Werte zwischen minimal 0,2 ml fiir Gel bzw. 0,5 ml fir Wasser und maximal 2 ml ver-
wendet. Die Temperaturmessungen in Gel werden durchgefihrt, zumal in dieser Arbeit mittels
der laserbasierten Tonerzeugungsmethode nicht die Perilymphe direkt stimuliert wird, sondern
das runde Fenster mittels eines davor platzierten Gelvolumens von ca. 0,5 ml in Schwingungen
versetzt wird, das an der Spitze der Laser-Glasfaser platziert wird (vgl. Kap. 3.4). Als Gefa wird
ein Sicherheitsreaktionsgefal (Eppendorf Safe Lock Tube, 2 ml) verwendet.

Die Temperaturmessungen werden mittels dreier synchroner Temperatursensoren (TRU COM-
PONENTS TTS 2A103F3963RY) [173] in Wasser bzw. Gel durchgefihrt, in einem Abstand zum
Laserfokus von ca. 2 mm, 5 mm und — bei ausreichend grof3en Volumina — 1 cm. Einerseits
erfolgen Messungen mit verschiedenen Laserrepetitionsraten zur Untersuchung des Einflusses
durch die Laserpulsfrequenz sowie andererseits bei den anderen Messungen mit der maximal
maoglichen Laserrepetitionsrate von 20 kHz. Als Umgebungstemperatur werden verschiedene
Werte mittels der Platzierung in einem Wasserbad verwendet, darunter u. a. 37 °C als Korper-
temperatur. Wahrend der Messungen wird die Umgebungstemperatur dauerhaft von einem vier-
ten Sensor im Wasserbad gemessen. Jede Messung wird Uber eine Dauer von 20 min durchge-
fuhrt, da sich anschlieBend kein weiterer Temperaturanstieg zeigt (s. Kap. 4.6).
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3.6 Erstellung der Laserpulsfolgen mit Pulsdichtemodulation

Tiefe Frequenzen zu erzeugen und zugleich ein hoheres Signal-zu-Rausch-Verhéltnis als bei
gleichméRigen Pulsfolgen zu erreichen, wird durch die Anwendung pulsdichtemodulierter Laser-
pulsfolgen ermdglicht (vgl. Kap. 2.10). Im Folgenden werden die beiden in dieser Arbeit ange-
wandten Modulationsvarianten im Detail vorgestellt.

3.6.1 Pulsdichtemodulation basierend auf dem Signalwert

Die zuerst zu betrachtende Modulationstechnik basiert darauf, dass der Wert, den das Signal —in
diesem Fall eine Sinuskurve — am Zeitpunkt des vorherigen Pulses annimmt, den Zeitabstand
zum nachsten Puls festlegt (vgl. Abb. 15). Deshalb wird diese Methode im Folgenden als signal-
wertbasierte Pulsdichtemodulation bezeichnet.

Das Originalsignal ist prinzipiell beliebig wahlbar, unter Beachtung, dass die maximale darin
enthaltene Frequenzkomponente maximal der Nyquist-Frequenz entspricht (vgl. Kap. 2.10). In
dieser Arbeit wird ein Sinus als Ausgangssignal gewahlt, um die Verzerrung durch die Modula-
tion direkt am Frequenzspektrum ablesen zu kénnen. Samtliche nicht der Modulationsfrequenz
entsprechenden Frequenzkomponenten bilden in diesem Fall Stérfrequenzen. Die Berechnung
der Zeitpunkte der Pausen ist sodann mittels folgender Formel méglich:

AT (t) = A + B sin (2r t 1), Gl. 37
mit t als Zeit, A als Achsenabschnitt, B als Amplitude und f als Modulationsfrequenz.

Die fiir AT mdglichen Werte werden begrenzt durch
(A+B)>AT > (A — B). Gl. 38

Die geratebedingte Einschrankung der Laserfrequenz auf < 20 kHz fiihrt zu der Bedingung:
(A—B) > 50 us. Die noch zu setzende Obergrenze aus Gl. 38 ist durch die Mindestpulsanzahl pro
Periodendauer gegeben. Diese wird fur Modulationsfrequenzen < 500 Hz auf 20 Pulse festgelegt,
wahrend die Anzahl zwischen 500 Hz und 900 Hz auf acht Pulse gesenkt wird. Bei der hdchsten
gewahlten Modulationsfrequenz von 2 kHz sind aufgrund der Limitation auf die Maximalfre-
quenz von 20 kHz nur noch etwa vier Pulse pro Periode mdglich.
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Abbildung 15: Schema zur Erstellung der signalwertbasierten Pulsdichtemodulation fir die Laserpulsfolge aus der Diskretisie-
rung eines Sinus (oben) mit Auswahl der Sinuswerte an bestimmten Zeitpunkten, sodass ein Triggersignal entsteht (unten), der
in den Laser gegeben wird.
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Zur Beurteilung der Verzerrung des Originalsignals wird das Frequenzspektrum des auf diese
Weise berechneten Lasersignals ermittelt. Das Spektrum beinhaltet die gewiinschte Modulations-
frequenz sowie hohere Frequenzanteile, abh&ngig von den gewahlten Parametern (s. Abb. 16).

Geeignete Parameterwerte fur A und B werden fiir jede Modulationsfrequenz einzeln ausgewahlt,
indem unter Variation der beiden Parameter einerseits das Amplitudenbetragsquadrat der Funda-

mentalfrequenz Ps1 und andererseits das Verhéltnis aus diesem zur Summe aller anderen Fre-
quenzen % berechnet werden. Optimalerweise sollte zudem der Leistungsquotient der Funda-
mentalfrequenz zum ersten Oberton maximiert werden sowie der Leistungsquotient aus der Fun-
damentalfrequenz und dem zweitlautesten Frequenzanteil. Dabei ist ein Kompromiss erforder-
lich, da diese Ziele nicht mit denselben Parameterwerten erreichbar sind (vgl. Abb. 17). Zudem
sind nicht alle dabei getesteten Parameterkombinationen zul&ssig, da sonst die Anzahl der Laser-
pulse pro Periodendauer zu niedrig wird, wodurch zusatzliche Verzerrungen entstehen, &hnlich
dem Aliasing bei Unterschreiten der Nyquist-Abtastfrequenz. Mittels dieser Kriterien werden
vorab fur jede im Experiment verwendete Modulationsfrequenz passende Parameter ausgewahlt
und daraus die Laserpulsfolgen erzeugt. Diese werden als Trigger-Eingangssignal in den Laser
gegeben.
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Abbildung 16: Frequenzspektrum der signalwertbasierten Pulsmodulation mit den Parametern, die fiir die Laserpulsfolge mit
Modulationsfrequenzen von 100 Hz (A) bzw. 1 kHz (B) ausgewéhlt wurden.
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Abbildung 17: Einfluss der Zeitkonstanten Toauf die Amplitude der Modulationsfrequenz (P1) und auf die Quotienten aus dersel-
ben zum zweiten Oberton (P1/P2), zum lautesten Oberton (P1/Pmax) und zur Summe aller Amplituden auRerhalb der Modulations-
frequenz (P1/Pges).
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3.6.2 Integrale Pulsdichtemodulation

Um die Nachteile der in Kapitel 3.6.1 vorgestellten Modulationsmethode, allen voran die Nicht-
linearitat und fir jede Frequenz neu vorzunehmende sowie nicht eindeutig optimierbare Parame-
terwahl zu Gberwinden, wird in den Tonerzeugungsexperimenten als Weiterentwicklung eine zu-
satzliche Modulationsmethode verwendet. Diese basiert auf der Integration tiber das Ausgangs-
signal, in dieser Arbeit wird hierfur ebenfalls ein Sinus gewahlt. Aufgrund der erforderlichen
Diskretisierung passend zu der Samplingrate von 1 MHz wird anstelle des Integrals eine Summe
uber die jeweiligen Signalwerte verwendet. Wenn diese Summe einen gewahlten Schwellwert
erreicht, wird ein Puls gesetzt und die Summe zurilickgesetzt (s. Abb. 18). Die Vorteile dieser
Methode umfassen, dass die Verzerrung deutlich geringer ist als bei der signalwertbasierten Me-
thode. Denn niedrige Vielfache der Grundfrequenz treten gar nicht bis sehr schwach auf (s. Abb.
19). Zusétzlich ist die Lautstarke mittels des Schwellwerts fur die Summe frei wéhlbar und ska-
liert linear mit diesem Schwellwert. Zudem stellt dieser Schwellwert den einzigen freien Para-
meter dar, der einen eindeutigen Optimalwert aufweist. Dieser Wert wird durch die maximale
Pulsanzahl festgelegt, die mit der beschrdnkenden Lasermaximalfrequenz, in diesem Fall 20 kHz,
maoglich ist. Zusatzlich hat diese Methode somit die Vorteile, dass der Schwellwert fiir alle Fre-
quenzen konstant wéhlbar ist, sodass die Lautstarke in einem breiten Bereich keine signifikanten
Schwankungen in Abhéngigkeit von der Frequenz aufweist — im Gegensatz zur signalwertbasier-
ten Methode. Dies gilt jedoch nicht fir Modulationsfrequenzen oberhalb von ca. 3% der Maxi-
malfrequenz, aufgrund der zu geringen Pulsanzahl pro Periodendauer (vgl. Kap. 5.2). Insgesamt
sind arbitrére Signale mit Frequenzen bis 3% der maximalen Laserfrequenz, im vorliegenden Fall
aufgrund der Maximalfrequenz des Lasers von 20 kHz bis Modulationsfrequenzen von ca. 700
Hz, mit einer geringen Verzerrung im tiefen und mittleren Frequenzbereich abbildbar. Bei tiefen
Modulationsfrequenzen bis ca. 200 Hz treten sogar keine relevanten Storfrequenzen bis ca. 5 kHz
auf (vgl. Abb. 19 A). Fir hohere Modulationsfrequenzen sinkt jedoch einerseits die Amplitude
der Modulationsfrequenz, andererseits steigt die Verzerrung im mittleren und hohen Frequenz-
bereich. Bei einer Modulationsfrequenz von 1 kHz ist diese nicht mehr die lauteste Frequenz im
Spektrum (vgl. Abb. 19 B). Deshalb wére eine hohere Maximalfrequenz des Lasers erforderlich,
um auch mittlere Frequenzen durch diese Modulationsmethode erzeugen zu kénnen (s. Kap. 5.2)
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Abbildung 18: Schema zur Konstruktion der Pulspositionen bei der integralen Pulsdichtemodulation mit dem Signal, in diesem
Fall ein Sinus, der mittels des Integrators bzw. hier diskretisiert durch die Summe bis zum gewahlten Schwellwert abgelaufen
wird. Beim Erreichen des Schwellwerts wird ein Puls gesetzt und die Summe zurlickgesetzt.
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Abbildung 19: Frequenzspektren des Lasersignals bei integraler Pulsdichtemodulation am Beispiel fir Modulationsfrequenzen
von 100 Hz (A) und 1 kHz (B).

3.7 Simulation des Einflusses von Viskositat und Geometrie auf Kavitations-
dynamik

Zur Simulation der Einflisse durch eine erhohte Viskositat und eine eng begrenzte Geometrie,
wie sie im Experiment beobachtet werden, auf die Kavitationsdynamik, wird ein Modell erstellt,
das auf dem Programm OpenFOAM mit dem speziellen Paket namens ,,compressibleInterFoam*
basiert. Erste Ergebnisse mit diesem Programm zur Modellierung der grundlegenden Kavitati-
onsdynamik kugelformiger Kavitationsblasen in Wasser wurden von Koch et al. publiziert [123].
Dieses Modell wurde vorab zunachst anhand der Publikationen nachprogrammiert, die Ergeb-
nisse mit der Veroffentlichung von Koch et al. abgeglichen und dadurch validiert. AnschlieRend
werden in dieser Arbeit die Parameter an die hier durchgefiihrten Experimente angepasst. Zudem
werden zur Erweiterung fir viskose Medien und enge Geometrien sowohl der Matrixgleichungs-
I6ser als auch das Meshing und die Randbedingungen geéndert [174]. Dabei wird jeweils das
Vektorfeld fiir die Geschwindigkeit, fiir den Druck und das Skalarfeld fiir den Parameter a als
Unterscheidung zwischen Fliissigkeit und Gas betrachtet.
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Insgesamt werden drei verschiedene geometrische Falle modelliert. Zunéchst wird der einfachste
Fall einer sphérischen Kavitationsblase betrachtet, die sich fernab von reflektierenden Wénden
in Wasser befindet. Dieser Fall ist somit rotationssymmetrisch, sodass eine eindimensionale Be-
trachtung im Modell ausreicht und ausgewéhlt wird, um die Rechenzeit zu verkirzen. Dazu wer-
den entsprechende Randbedingungen festgelegt: Fir das Geschwindigkeitsfeld gilt die Bedin-
gung ,,pressure InletOutletVelocity*, sodass keine Reflexionen stattfinden und die Erhaltungs-
gleichungen erfillt sind. Der Druck gehorcht aus demselben Grund der Bedingung ,,waveTrans-
mission®. Flr den Zustandsparameter o wird die Bedingung ,,zeroGradient* gewahlt, sodass an
der Grenze des betrachteten Ausschnitts im Mesh dieselben Werte wie innerhalb gelten [175].
Die Ergebnisse dieses Abschnitts der Simulation werden mit den Parametern des Experiments
zur Kavitationsdynamik in Wasser erstellt und sind in Kap. 4.1 aufgefihrt. Fur die Zelleinteilung
der Finite-Volumen-Methode, das Meshing, wird ein zu berechnender VVolumenausschnitt ge-
wahlt, der einerseits die Rotationssymmetrie berticksichtigt und andererseits fur eine ausreichend
hohe Prézision der Ergebnisse kleinere Berechnungszellen in dem Bereich direkt um die Kavita-
tionsblase herum als in weiter entfernt liegenden Bereichen aufweist (s. Abb. 20 A).

Mit diesen Voraussetzungen wird im nachsten Schritt der Einfluss der Viskositat modelliert, wo-
bei dieselben Randbedingungen gewahlt werden und jeweils der Viskositatsparameter im Modell
angepasst wird. Da das Modell ausschlieBlich mit der kinematischen Viskositat und fur den Fall
Newtonscher Fluide konstruiert ist, erfordert die Ubertragung der experimentell gemessenen Vis-
kositatswerte, die von der Frequenz abhangig und damit nicht-Newtonsch sind, eine Extrapola-
tion und Umrechnung (s. Tabelle 1 in Kap. 4.2).

Im dritten modellierten Fall wird der Einfluss einer einzelnen reflektierenden Wand in der Nahe
der Kavitation untersucht, da sich im Experiment in der Nahe des Laserfokus das optische Fenster
im Freistrahl-Aufbau bzw. die Kugellinsen im Faser-Aufbau befinden. Fur die entsprechende
Simulation gilt nicht mehr eine Rotationssymmetrie, sondern eine Achsensymmetrie. Deshalb
wird dieser Fall zweidimensional mit einem entsprechenden Mesh berechnet (s. Abb. 20 B). Zu-
dem wird zur Bertcksichtigung der Reflexionen an der Wand als Randbedingung fiir das Ge-
schwindigkeitsfeld die Variante ,,fixedValue* gewihlt, da diese Festlegung des Geschwindig-
keitswerts an der Grenze zur Wand einer Reflexion an einer festen Grenze entspricht. Fur das
Vektorfeld des Drucks sowie fir den Zustandsparameter wird die Bedingung ,,zeroGradient™ ein-
gesetzt, wodurch der Gradient an der Wand auf null festgelegt wird.

Im vierten simulierten Fall wird eine cochlea-ahnliche Geometrie verwendet, indem ein Zylinder
mit den Mallen einer ausgerollten konstruiert wird. Als Abmessungen werden eine Lange von 22
mm und ein Durchmesser von 2 mm festgelegt, entsprechend den Literaturwerten fiir menschli-
che Cochlea-Abmessungen. Denn von Avci et al. wurde als Gesamtlange der Cochlea-Windun-
gen in radialer zentraler Position ca. 20,5 - 24 mm gemessen, sowie als Durchmesser der Scala
tympani 1 mm, sodass der hier verwendete Wert fir den Durchmesser von ca. 2 mm fur die
gesamte Cochlea erhalten wird [176]. Die Wande des Zylinders werden in der Simulation als fest
und folglich mit denselben Randbedingungen wie die reflektierende Wand bei dem dritten simu-
lierten Fall angenommen. Eine der beiden Zylinder6ffnungen wird als offen, die andere als re-
flektierend angenommen, da das ovale Fenster den Druck teilweise reflektiert, hingegen das
runde Fenster als Druckausgleich dient. Die Kavitation wird in einem Abstand von 1 mm zum
geschlossenen Ende platziert, sowie minimal versetzt vom radialen Zentrum des Zylinders, damit
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sich nicht alle Reflexionen von der langen Zylinderseite exakt am Punkt der Kavitationsblase
gleichzeitig treffen und dadurch Sondereffekte hervorrufen.

Abbildung 20: Gewahlte Mesh-Varianten fiir eindimensionale Falle wie eine sphérische Kavitationsblase ohne reflektierende
Wénde (A) sowie fir zweidimensionale Félle wie eine naheliegende reflektierende Wand (B). Der orangefarbene Pfeil markiert
jeweils die Position der Kavitationsblase, die jedoch so kleine Abmessungen im Vergleich zum dargestellten Berechnungsvolumen
hat, dass sie nicht sichtbar ist.
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4 Ergebnisse der Experimente und Simulationen

Zunachst werden die Experimente im Wassermodell vorgestellt, wobei im ersten Schritt auf die
Kavitationsdynamik und im nachfolgenden Teil auf die Tonerzeugung durch aneinandergereihte
Pulse (Kap. 4.3.1) sowie durch dichtemodulierte Pulsfolgen (Kap. 4.3.2) eingegangen wird. Im
Einzelnen werden u. a. die Einflisse der Geometrie und der Viskositat naher untersucht (Kap.
4.1.2 bzw. 4.2), da diese fur das Erreichen des Ziels einer moglichst verzerrungsfreien Tonerzeu-
gung von besonderer Bedeutung sind. Dazu werden jeweils die Ergebnisse der Simulation mit
dem Finite-Volumen-Modell und OpenFoam als Vergleich fiir die experimentellen Resultate her-
angezogen.

Anschlielend werden die Experimente auf dem Weg zur Tonerzeugung im humanen Innenohr
vorgestellt, darunter im ersten Schritt die faserbasierte Druck- und Tonerzeugung, im zweiten
Schritt die Untersuchung des Einflusses einer Cochlea-&hnlichen, engen zylindrischen Geometrie
auf die Toneigenschaften (Kap. 4.4), sowie im letzten Schritt die Experimente in humanen Fel-
senbein-Praparaten (Kap. 4.5).

AbschlieRend wird auf die Messungen des durch die laserinduzierte Tonerzeugung generierten
Temperaturanstiegs eingegangen, die im Hinblick auf eine Risikobetrachtung von Bedeutung fir
eine zukunftige Implantatentwicklung basierend auf der in dieser Arbeit entwickelten Tonerzeu-
gungsmethode ist (Kap. 4.6).

4.1 Druckerzeugung in Wasser und Einfluss der Geometrie

Zur Untersuchung der mittels einzelner Laserpulsen in Wasser erzeugbaren Drucktransienten
werden im Folgenden die Messergebnisse vorgestellt, gemessen mit dem in Kapitel 3.1 beschrie-
benen Freistrahl-Aufbau. Bei denjenigen Messungen, die eine hohe Zeitauflésung erfordern, z.
B. zur Untersuchung der Druckwellen, die durch die Expansion und Kollapse der Kavitations-
blase verursacht werden, wird das Nadelhydrofon eingesetzt. Hingegen werden diejenigen Mes-
sungen, die sich vor allem auf die Amplituden der erzeugten Driicke oder die Frequenzeigen-
schaften im menschlichen Horbereich beziehen, mit dem Hydrofon mit geringer Zeit-, aber hoher
Amplitudenprazision aufgenommen. Denn, wie in Kapitel 3.2.2 beschrieben, weist das Nadel-
hydrofon zwar eine Zeitauflosung von ca. 20 MHz auf, jedoch eine geratespezifische Messunsi-
cherheit der Amplitude von ca. 19 % sowie zusatzlich eine hohe Richtungsabhangigkeit, was
weitere Messunsicherheiten bei der Amplitude verursacht.

4.1.1 Druckerzeugung in Wasser

Durch einen einzelnen Laserpuls, der mit dem in Kapitel 3.1 beschriebenen Freistrahl-Aufbau in
Wasser fokussiert wird, wird eine Drucktransiente erzeugt und mit dem Nadelhydrofon in etwa
5 mm Abstand zum Laserfokus gemessen. Die Drucktransiente umfasst mehrere Komponenten,
darunter sind einerseits die drei hauptséachlich positiven Druckausschlagen (s. Abb. 21) und an-
dererseits die drei — jeweils im festen Abstand von ca. 3,5 ps auf die positiven Ausschlage fol-
gende — hauptséchlich negativen Druckausschléage mit einer deutlich geringeren Amplitude (R in
Abb. 21). Der Abstand zwischen den drei positiven Ausschldgen ist nicht konstant, sondern be-
tragt von der ersten zur zweiten Druckwelle ca. 22 ps und von der zweiten zur dritten ca. 12 ps.
Die Druckamplitude nimmt dabei von 58 kPa zu 44 kPa und 20 kPa ab. Aufgrund der Theorie
und wegen Vergleichsmessungen mit verdndertem Abstand zwischen dem Laserfokus und der
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néchstliegenden Wand sowie zwischen dem Fokus und dem Nadelhydrofon handelt es sich bei
den negativen Ausschldgen um Reflexionen am optischen Fenster, das eine Entfernung von ca. 3
mm zum Fokus aufweist. Dies entspricht einem akustischen Weg von 6 mm und mit der Schall-
geschwindigkeit von Wasser einer zu erwartenden Verzégerung von 4 ps. Die Ausbreitungsge-
schwindigkeit der Schockwelle Ubersteigt anfangs jedoch die Schallgeschwindigkeit, sodass eine
etwas kiirzere Verzdgerung zu erwarten ist [106].

Zum Vergleich mit diesen experimentellen Ergebnissen wird die in OpenFOAM erstellte Simu-
lation der Drucktransiente herangezogen. Dabei wird eine Geometrie ohne reflektierende Wande
eine spharische Kavitationsblase gewahlt, sodass die im Experiment sichtbaren Reflexionen in
der Simulation nicht auftreten (vgl. Abb. 21). Der maximale Radius wird auf 118 um festgelegt,
da dieser Wert der Abschétzung mittels der Rayleigh-Gleichung (s. Gl. 15) uber den halben zeit-
lichen Abstand von Expansions- und erster Kollapsdruckwelle von in diesem Fall tc =11 pys ent-
spricht. Der Anregungsdruck pexc in der Simulation wird mit 1,31 GPa so gewéhlt, dass der expe-
rimentelle maximale Druckmesswert von 58 kPa bei der Expansion in 5 mm Entfernung zum
Fokus erreicht wird. Als Gleichgewichtsradius wird der Wert R, = 26 um verwendet, da dies zu
mit dem Experiment vergleichbaren Amplituden der Kollapsdruckwellen fihrt (vgl. Abb. 21).
Neben diesen Ubereinstimmungen zeigt sich jedoch eine Abweichung zwischen den Ergebnissen
von Simulation und Experiment hinsichtlich der zeitlichen Positionen der Kollapsdruckwellen,
wobei der Abstand zwischen dem ersten und zweiten Kollaps tibereinstimmt, jedoch nicht derje-
nige zwischen Expansion und erstem Kollaps (vgl. Abb. 21; siehe Diskussion dazu in Kap. 5.1).
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Abbildung 21: Drucktransiente von einem Laserpuls im Freistrahl-Aufbau, fokussiert mit dem Mikroskop-Objektiv in Wasser,
maximale Laserpulsenergie von 20 pJ, Abstand Fokus zum Objektiv ca. 5 mm, gemessen mit dem Nadelhydrofon sowie Simula-
tionsergebnisse (rot). Sichtbar sind die Expansionsdruckwelle sowie der erste und zweite Kollaps, jeweils beim Experiment mit
zusatzlicher Reflexion (R).

Zur Untersuchung der erreichbaren Druckamplituden wird im néchsten Schritt die Laserpulse-
nergie variiert, wobei maximal ca. 20 pJ im Laserfokus gemessen werden. Im Vergleich zur Aus-
gangsleistung des Lasers von ca. 50 pJ sind diese starken Verluste vor allem auf die Optiken,
insbesondere das Mikroskopobjektiv zurtickzufuihren, das eine Beschichtung fur sichtbare Wel-
lenlangen aufweist und bei der hier eingesetzten Laserwellenldange von 1064 nm einen Verlust

57



von ca. 45 % herbeifiihrt. Aufgrund der hohen Amplitudenungenauigkeit des Nadelhydrofons
wird dafir das Hydrofon mit geringerer Zeitauflosung eingesetzt. Deshalb sind die absoluten
Druckmesswerte nicht vergleichbar. Eine Verringerung der Laserpulsenergie bewirkt eine Ver-
ringerung der gemessenen Druckamplitude (vgl. Abb. 22-23), unter Beibehaltung der Form der
Drucktransiente (s. Abb. 22). Die maximale gemessene Druckamplitude betrégt bei einem Ab-
stand des Hydrofons zum Laserfokus von ca. 1 cm flr die maximale Laserpulsenergie ca. 180
Pa. Die Schwelle, ab der bei > 90 % der Laserpulse ein Druckpuls generiert wird, liegt bei einer
Laserpulsenergie von ca. 8 pJ und flhrt zu einer Druckamplitude von ca. 80 % im Vergleich zur
maximalen Pulsenergie (s. Abb. 23 A). Dieser Wert liegt ca. 22 % Uber der mittels der Berech-
nungen zur freien Elektronendichte ermittelten Durchbruchschwelle (s. Kap. 2.7.1), was auf ein
grolieres Fokusvolumen z. B. aufgrund von Inhomogenitéaten schlieBen lasst. Zum Vergleich ist
ebenfalls die Leistungsabhéngigkeit der Druckamplitude im Faser-Aufbau gezeigt (s. Abb. 23
B), der im Detail in Kap. 4.4 thematisiert wird. Der relative dynamische Bereich ist hierbei auf-
grund der hoheren NA der Fokussierung und der damit deutlich niedrigeren Durchbruchschwelle
von ca. 1,4 uJ deutlich gréRer. Hingegen erreicht die maximale Druckamplitude in einem Mess-
abstand von 1 cm nur ca. 60 Pa (s. Abb. 23 B).
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Abbildung 22: Druckwelle ausgeldst durch einen einzelnen Laserpuls, fokussiert in Wasser, gemessen mit dem zeitlich weniger
prézisen Hydrofon, bei zwei verschiedenen Laserpulsenergien. Die Form der Drucktransiente &ndert sich nicht, jedoch die
Amplitude.
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Abbildung 23: Einfluss der Laserpulsenergie auf die maximale Druckamplitude, Fokus in Wasser, gemessen mit dem Hydrofon
mit hoher Amplituden- und geringer Zeitaufldsung. A: Freistrahl-Aufbau, B: Faser-Aufbau.

Die experimentell gemessene Druckamplitude ist neben der Laserpulsenergie zusatzlich stark
geometrischen Einfliissen wie dem Abstand des Hydrofons zum Laserfokus abhangig, aber auch
von den Eigenschaften des Messgerats, insbesondere von der Zeitaufldsung, da eine geringe zeit-
liche Aufldsung zu einer Integration tGiber mehrere Druckausschlége sowie zu zusétzlichen Oszil-
lationsartefakten fuhrt (vgl. Kap. 2.9.2 und 5.1). Die geometrischen Einfliisse werden im folgen-
den Unterkapitel ndher untersucht.
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4.1.2 Einfluss der Geometrie auf die Drucktransienten

Fur die Amplitude und Form des gemessenen Drucksignals ist zusatzlich zur Laserpulsenergie
(s. Kap. 4.1.1) auch der Abstand zwischen dem Laserfokus und dem Drucksensor sowie die Ent-
fernung zu den Wénden des Wasserbehalters relevant, wo die Druckwellen aufgrund des Imped-
anzunterschieds zwischen Wasser und Kunststoff reflektiert werden. N&here Untersuchungen der
Kavitationsdynamik in Abhangigkeit von der Geometrie werden mittels Simulationen basierend
auf der Finite-Volumen-Software OpenFOAM sowie anhand von Experimenten mit dem zeitlich
hochaufgeldsten Nadelhydrofon vorgenommen.

Zuerst wird der Abstand von der nachstliegenden Wand, in diesem Fall dem optischen Fenster,
zum Laserfokus variiert und die resultierenden Drucktransienten mit dem zeitlich hochaufgelos-
ten Nadelhydrofon gemessen (s. Abb. 24 A-B). Wahrend der zeitliche Abstand zwischen der
ersten Druckwelle und der Reflexion bei einem Wand-Fokus-Abstand von ca. 1 mm etwa 1,8 ps
betragt, erhoht sich dieser auf ca. 3,5 s bei einem Wand-Fokus Abstand von ca. 5 mm (s. Abb.
26). Wahrend diese Zeitabstande der akustischen Wegstrecke entsprechen, mit einer leichten Ab-
weichung aufgrund der Uberschallgeschwindigkeit kurz nach der Expansion, ist zusatzlich eine
Veréanderung der absoluten Amplitude der Drucktransienten beobachtbar. Die Amplitude ist hier-
bei aufgrund des ebenfalls leicht veranderten Abstands des Nadelhydrofons zum Fokus sowie der
Richtungsempfindlichkeit des Nadelhydrofons nicht im Hinblick auf den Einfluss der Geometrie
interpretierbar.

Eine Veranderung der Drucktransientenform zeigt sich bei diesen Abstanden im Millimeterbe-
reich im Freistrahl-Aufbau nicht. Hingegen verandert sich die Form der Druckwellen bei einem
besonders kleinen Abstand zwischen dem Laserfokus und der nachstliegenden festen Wand (s.
Abb. 24 C), wie dies im Faser-Aufbau durch die kurze Fokuslange der Kugellinsen von ca. 150
pum der Fall ist (s. Abb. 11). Neben der Verkiirzung des Abstands zwischen der initialen Druck-
welle und der Reflexion auf ca. 1,5 s ist hierbei eine etwa 0,5 ps lang andauernde Phase von
Druckoszillationen nach dem ersten Druckausschlag zu beobachten (s. Abb. 24 C). Deren
Amplitude betragt etwa ein Drittel der Maximalamplitude und ist in dieser Starke bei keiner Mes-
sung im Freistrahl-Aufbau zu beobachten (s. Abb. 21, 24 A- B). Um den Einfluss einer festen
Grenze in einem Abstand zur Kavitation, der in der GrofRenordnung der Kavitationsmaxi-
malgrolie liegt, zu untersuchen, wird eine Simulation der Kavitationsdynamik mit der Finite-Vo-
lumen-Methode angefertigt (vgl. Kap. 2.7.4, 3.7). Hierfiir wird ein Abstand zwischen der Wand
und der Kavitation von zweimal dem Maximalradius gewéhlt. Der resultierende Druckverlauf
zeigt ahnliche Effekte von Druckoszillationen mit etwa 20 % der Maximalamplitude (s. Abb. 24
D). Die Zeitskalen zwischen Expansions- und Kollapsdruckwelle sind jedoch nicht vergleichbar,
was zeigt, dass der in der Simulation gewéhlte Maximalradius von 60 um deutlich gréiier als der
im Experiment erreichte Maximalradius der Kavitation ist.
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Abbildung 24: Einfluss des Wand-Fokus-Abstands auf die zeitliche Position der Reflexion und auf die Amplitudenverhaltnisse,
gemessen mit dem Nadelhydrofon, Laserfokus in Wasser, A-B: im Freistrahl-Aufbau; C: im Faser-Aufbau, D: Simulationser-
gebnisse einer spharischen Kavitation in Wasser mit einer Entfernung zur Wand von dem zweifachen Maximalradius.

Im néchsten Schritt wird der Einfluss des Abstands zwischen dem Hydrofon und dem Laserfokus
auf die Drucktransienten untersucht. Da sich diese Variation besonders auf die Druckamplitude
auswirkt, wird hierflr das zeitlich weniger prazise Hydrofon verwendet, das eine hohe Vergleich-
barkeit der Amplituden zwischen den Messungen erlaubt, wahrend die absolute Amplitude je-
doch durch die geringe Zeitauflésung verfalscht ist (vgl. Kap. 2.9.2). Die maximale absolute
Druckamplitude der Einzelpulse (Abb. 25 A) fallt mit steigendem Abstand zwischen Hydrofon
und Fokus ab, zunéchst steiler und ab etwa 4 mm mit einer flacheren negativen Steigung. Dieses
Verhalten findet sich in den Ergebnissen der Simulation wieder, allerdings mit einem steileren
Abfall zu Beginn, als dies im Experiment beobachtbar ist (vgl. Abb. 25 B). Die Form der Druck-
transiente andert sich ebenfalls mit dem Abstand Hydrofon-Laserfokus. Wenn der Druckwellen-
beginn synchronisiert wird, ist eine Abweichung der spateren Druckoszillationen sichtbar, die
sich in Form einer Verbreiterung (sichtbar bei dem Zeitpunkt von ca. 35 ps) sowie im spateren
Verlauf (bei ca. 40 ps) in einer Veranderung der Gesamtform widerspiegelt (s. Abb. 25 C). Durch
die gednderte Hydrofonposition verandert sich zugleich der Abstand zwischen den reflektieren-
den Wanden des Wasserbehélters und dem Hydrofon, weshalb dies einen starken Einfluss auf
diese Druckformveranderung austibt und diese somit nicht hinsichtlich des hier zu untersuchen-
den Fokus-Hydrofon-Abstands interpretierbar ist.
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Abbildung 25: Einfluss des Abstands zwischen Hydrofon und Laserfokus auf das Drucksignal bei einem einzelnen Laserpuls in
Wasser (A-B) und auf die Form der Drucktransienten (C), gemessen im Freistrahl-Aufbau.

Als dritte variable Komponente der Geometrie wird nun der Einfluss der Entfernung zwischen
dem Laserfokus und dem optischen Fenster als der nachstliegenden festen Grenze im Freistrahl-
Aufbau untersucht, indem die Entfernung von anfangs ca. 1 mm mittels einer Mikrometer-Ver-
schiebebuihne vergroRRert wird. Hierbei zeigt sich ein &hnlicher Einfluss auf die Drucktransiente
wie bei einer Verringerung der Laserpulsenergie, indem die Amplitude unter Beibehaltung der
Form des Druckverlaufs sinkt (s. Abb. 26).
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Abbildung 26: Einfluss des Abstands zwischen Laserfokus und optischem Fenster auf das Drucksignal eines einzelnen Laser-
pulses in Wasser (rechts: Detail), Abstand des Hydrofons zum Laserfokus konstant bei ca. 4 mm.
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4.2 Kavitationsdynamik in Abhangigkeit von der Viskositat

Aufgrund der Auswirkungen auf die Toneigenschaften (s. Kap. 4.3) wird der Einfluss der Visko-
sitat des im Fokusvolumen befindlichen Mediums auf die Druckmessungen einzelner Laserpulse
untersucht, wobei sowohl Experimente mit dem Nadelhydrofon als auch Simulationsergebnisse
vorgestellt werden. Zur kontrollierten Variierung der Viskositat wird ein polymerbasiertes Gel
(PNC 400) in verschiedenen Konzentrationen angemischt und die Viskositat gemessen. Dazu
werden verschiedene Konzentrationen von 2 g/l bis 20 g/l mit einem Rheometer (Rheometrics,
TA Instruments Inc., US) in der Konfiguration Platte-Platte (Plattendurchmesser 50 mm) ver-
messen (s. Abb. 27 und Tabelle 1). Die Messwerte hangen von der Scherrate, die durch die Dreh-
frequenz der beweglichen Platte einstellbar ist, ab. Dabei sinkt die Viskositdt mit steigender
Scherrate (s. Abb. 27). Somit handelt es sich bei dem verwendeten Gel um ein nicht-
Newtonsches, scherverdiinnendes Fluid. Der Abfall der Viskositat mit steigender Frequenz ver-
langsamt sich bei hohen Scherraten und verhalt sich ab etwa 15 Drehungen pro Minute fast
asymptotisch (s. Abb. 27). Die Viskositat steigt mit Erhéhung der Gelkonzentration an, wobei
die Steigung bei hohen Konzentrationen abnimmt (s. Tabelle 1).

Die Viskositatsmessungen zeigen zudem, dass eine Lagerung bei Raumtemperatur die Viskositat
des Gels nach einem Monat nicht verandert. Jedoch sinkt die Viskositat des Gels bei einer Lage-
rung im Kuhlschrak bei 4 °C bereits nach einer Woche um im Mittel ca. 20 % (s. Tab. 1). Deshalb
wird das Gel fir alle Versuche bei Raumtemperatur gelagert und nach spéatestens einem Monat
eine neue Gelmischung hergestellt.

Da fir die Simulation der Kavitationsdynamik die kinematische Viskositat benétigt wird, sowie
ausschlieBlich Newtonsche Fluide mit einer frequenzunabhéngigen Viskositat modellierbar sind,
werden die gemessenen Werte zu dem fir die Druckénderungen bei der Expansion und den Kol-
lapsen der Kavitationsblasen relevanten Frequenzbereich von ca. 100 kHz extrapoliert und mit
der Dichte zu der kinematischen Viskositat umgerechnet (vgl. Kap. 2.7.5, s. Tab. 1).
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Abbildung 27: Dynamische Viskositat in Abh&ngigkeit von der Scherrate fir PNC 400-Gel mit einer Konzentration von 3 bzw. 5
und 10 g/l, gemessen in einem Rheometer der Konfiguration Platte-Platte.
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Tabelle 1: Viskositat des PNC 400-Gels bei verschiedenen Konzentrationen sowie nach Lagerung im Kiihlschrank bei 4 °C fiir
eine Woche

Konzentration des Mittelwert der Viskositdt ~ Nach einer Woche Lage-  Extrapolierte dyna- Kinematische Vis-
PNC 400-Gels in und maximale gemessene  rung im Kiihlschrank bei mische Viskositat kositat bei 100 kHz
Wasser Abweichung bei Scher- 4°C: bei 100 kHz [Pa s] [ma/s]
[Gramm pro Liter] rate Viskositét bei Scherrate
von 8 min-[Pa s] von 8 min-t[Pas]
20 42+16 1,2 1,2-1073
10 38,1+3.1 31 11 1,1-1073
75 347+17 1 1-1073
6 33,1+0,9 25,9 0,93 0,93:1073
5 275+272 17,2 0,78 0,78:1073
35 23,1+0,8 0,65 0,65+1073
3 20,1+0,9 16,2 0,56 0,56+ 1073
2 14,1+19 7,3 0,37 0,37-1073

Die Untersuchung des Einflusses der Viskositat auf die detaillierte Kavitationsdynamik fur die
Druckwelle eines einzelnen Laserpulses erfolgt im Experiment im Freistrahl-Aufbau, gemessen
mit dem Nadelhydrofon, wobei der Laserfokus in Gel platziert ist. Eine hohere Gelkonzentration
und damit erhohte Viskositat im Laserfokus fihrt zu einer Verkiirzung des halben Zeitabstands
tc zwischen der Druckwelle der Expansion und der Druckwelle des ersten Kollaps (s. Abb. 28).
Zudem verringert sich die maximale Druckamplitude. Hingegen ist die minimale Laserpulsener-
gie, ab der eine Druckwelle messbar ist, bei allen eingesetzten Gelkonzentrationen ebenso wie
flir Wasser bei ca. 8 pJ.

Im Gegensatz dazu ergibt sich in der Simulation der Kavitationsdynamik bei gleichbleibenden
Radiusparametern, dass der Zeitabstand tc steigt, wenn die Viskositat erhéht wird. Um die expe-
rimentell beobachtete Verkiirzung auch in den Simulationsergebnissen nachzubilden, ist eine
starke Verringerung des maximalen Kavitationsradius sowie eine dementsprechende Verringe-
rung des Gleichgewichtsradius erforderlich (s. Abb. 28). Dadurch werden die experimentellen
Werte fir tc fur niedrige und mittlere Gelkonzentrationen auch in der Simulation erreicht.

Bei den hochsten eingesetzten Gelkonzentrationen von 10 g/l und 20 g/l ergeben sich im Experi-
ment Zeitabstande von ca. 4 pus zwischen den Druckwellen von Expansion und Kollaps, sodass
t. = 2 ps. Dies ist bei entsprechend hohen Viskositatswerten in der Simulation nicht erreichbar,
da das Modell sowohl bei hohen Viskositéaten als auch bei kleinen Radien besonders langsam und
zugleich anféllig fiir einen Abbruch wird, wenn die weiteren freien Parameter wie pexc und Rn
nicht exakt passend gewahlt sind, da sich deren akzeptabler Wertebereich zugleich stark verklei-
nert. Die Testung einer ausreichend hohen Anzahl von Parameterkombinationen Ubersteigt je-
doch die zur Verfligung stehenden Ressourcen. Deshalb sind fur diese Viskositatswerte keine
entsprechenden Kavitationsradien(verlaufe) ermittelbar.
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Abbildung 28: Experiment und Simulation zum Einfluss der Viskositat auf die Kavitationsdynamik. Sofern vorhanden, sind die
Ergebnisse der Simulation in rot dargestellt, jeweils fiir den Druck verglichen mit den dazugehdrigen Druckmessungen mit dem
Nadelhydrofon und zusatzlich die Simulationsergebnisse fur den Radiusverlauf. Bei hohen Viskositéaten sind so kurze Halb-
wertszeiten zwischen Expansions- und erster Kollapsdruckwelle im Experiment gemessen worden, dass die Simulation dies
nicht abzubilden vermag.
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Abbildung 29: Experimentelle Halbwertszeit tc in Abhangigkeit von der dynamischen Viskositét, die bei einer Scherrate von
8/min gemessen wurde.
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Zusétzlich zu diesen detaillierten Untersuchungen der Kavitationsdynamik im Zeitverlauf wird
der Einfluss der Viskositat auf die mit dem zeitlich weniger prézisen Hydrofon gemessenen
Drucktransienten untersucht, als Vergleich zwischen den Sensortypen sowie als Vorstufe fir die
Betrachtung der Toneigenschaften bei der Aneinanderreihung von Laserpulsen im folgenden Un-
terkapitel.

Bei niedrigen Viskositaten wie im Fall von Wasser oder Gel mit Konzentrationen < ca. 3 g/l fihrt
jeder einzelne Laserpuls in der Messung mit dem Hydrofon zu einer fast amplitudengleichen
Reflexion sowie zahlreichen nachfolgenden Druckoszillationen in Hohe von bis zu einem Dirittel,
der Maximalamplitude Uber eine Dauer von > 1 ms (s. Abb. 30 A). Hingegen verringert sich die
Dauer und Amplitude der Druckoszillationen mit steigender Viskositat, bis bei Gelkonzentratio-
nen von = 10 g/l nur noch Oszillationsamplituden von < 20 % der Maximalamplitude messbar
sind, die innerhalb ca. 250 us abklingen (s. Abb. 30 B). Dies hat starke Auswirkungen auf die
Frequenzspektren der Einzelpulse (s. Abb. 30 C — D). Wahrend die Frequenzanteile > 1 kHz bei
Messungen mit dem Laserfokus in Gel kaum hoher als der Rauschhintergrund sind (S. Abb. 30
D), bilden die hochfrequenten Anteile bei Messungen in Wasser diverse lokale Maxima, das
hdchste davon bei ca. 13 kHz (s. Abb. 30 C). Der Einfluss der Viskositét auf die Freugenzspektren
von Pulsfolgen zur Tonerzeugung wird im folgenden Kapitel untersucht.
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Abbildung 30: Hydrofon-Messung eines einzelnen in Wasser (A, C) bzw. Gel (B, D) fokussierten Laserpulses im Zeitverlauf (A,
B) bzw. dessen Frequenzspektrum (C, D). Das Gel wurde in einer Konzentration von 10 g/l hergestellt.

Diese Messungen werden fur die spateren Experimente im Innenohr mit den faseroptischen
Drucksensoren wiederholt, um einen sensorbedingten Einfluss auf die Ergebnisse beurteilen zu
kdnnen. Dabei sind bei einem Laserfokus in Wasser ebenfalls starke Druckoszillationen mess-
bar, die jedoch nicht so lange andauern wie bei den Druckmessungen mit dem Hydrofon (s.
Abb. 31 A, vgl. Abb. 30 A). Im Fall der Fokussierung des Lasers in Gel mit einer Konzentration
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von 10 g/l sind etwaige Oszillationen nach dem initialen Druckausschlag nicht vom Rauschhin-
tergrund der Sensoren zu unterscheiden (s. Abb. 31 B). Somit sind die Effekte durch die erhéhte
Viskositat im Laserfokus bei beiden verwendeten Druckmessgeraten qualitativ vergleichbar.
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Abbildung 31: Einzelner Laserpuls (gemittelt), gemessen mit faseroptischen Drucksensoren im Freistrahl-Aufbau mit Laserfokus

in Wasser (A) bzw. Gel (B) mit einer Konzentration von 10 g/l. Die Mittelungszeit betrug jeweils eine Minute pro Messung, wobei
die gemittelten Pulsfolgen unter Erhaltung der tatséchlichen Druckamplituden berechnet sind.

4.3 Tonerzeugung und Einfluss der Viskositat

Nach der Untersuchung des Einflusses der Viskositat auf die einzelnen laserinduzierten Druck-
pulse wird nun die Tonerzeugung durch Aneinanderreihung von Laserpulsen zu Pulsfolgen vor-
genommen und der Einfluss der Viskositét auf die Eigenschaften des Frequenzspektrums der auf
diese Weise erzeugten Tdne untersucht.

4.3.1 Einfluss der Viskositat auf das akustische Frequenzspektrum

Zur Tonerzeugung werden im Folgenden zunéchst die Laserpulse mit einer gewéhlten Repetiti-
onsfrequenz gleichmaRig wiederholt und der resultierende Druck mit dem Hydrofon im Frei-
strahl-Aufbau gemessen, sowie die dazugehorigen akustischen Frequenzspektren berechnet und
analysiert. Dabei wird die Tonerzeugung einerseits mit dem Laserfokus in Wasser und anderer-
seits in verschiedenen Gelkonzentrationen durchgefiihrt. In Ubereinstimmung mit den Ergeb-
nissen der Druckerzeugung mit einzelnen Laserpulsen bei verschiedenen Viskositaten (s. Kap.
4.2) ist auch bei der Tonerzeugung mittels der Laserpulsfolgen ein deutlicher Einfluss der Vis-
kositat des im Laserfokus befindlichen Mediums sichtbar. Bei der Drucktransiente jedes Laser-
pulses werden sowohl die Maximalamplitude als auch die Dauer und Amplitude der Nach-
schwingungen durch das Gel deutlich gedampft (s. Abb. 32). Als eine Folge dauern die spéteren
Komponenten der Drucktransienten bei hohen Laserfrequenzen und bei einer Platzierung des
Laserfokus in Wasser bzw. mit einer niedrigen Gelkonzentration von bis zu 2 g/l bis in den
Druckpuls des nachsten Laserpulses hinein an, was bei hohen Gelkonzentrationen aufgrund der
Dampfung der Nachschwingungen nicht der Fall ist (s. Abb. 32, D).
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Abbildung 32: Hydrofonmessung bei einer Laserfrequenz von 500 Hz (A, C) bzw. 10 kHz (B, D) mit verschiedenen Konzentrati-
onen des PNC 400-Gels: A-B: 2 g/l, C-D: 20 g/I.

Im néchsten Schritt erfolgt die Untersuchung der Frequenzspektren der Pulsfolgen mit gleich-
maRig aneinandergereihten Laserpulsen. Die akustischen Spektren der gleichmaRigen Pulsfol-
gen enthalten jeweils die Grundfrequenz, die der Laserfrequenz entspricht, sowie alle ganz-
zahligen Vielfache davon, d. h. die Obertone (s. Abb. 33). Die Amplitude der Oberténe hangt
stark von der Viskositat im Laserfokus ab. Bei Laserrepetitionsraten < ca. 8 kHz ist die Grund-
frequenz bei niedrigen Viskositaten — fiir Wasser oder niedrig-konzentriertes Gel bis ca. 5 g/l
— nicht dominant, sondern einige der Obertone im mittleren und hohen Frequenzbereich sind
lauter. Beispielsweise ist bei einem Fokus in Wasser und einer Laserfrequenz von 100 Hz der
Oberton bei 6,6 kHz am lautesten innerhalb des menschlichen Horbereichs (s. Abb. 33). Hin-
gegen ist die Grundfrequenz bei einem Laserfokus in Gel mit 10 g/l bereits fur Laserfrequenzen
> ca. 500 Hz dominant. Somit sind Téne mit einer horbaren Frequenz in Wasser fir ca. 8-20
kHz erzeugbar (s. Abb. 34), sowie in Gel flr ca. 500 Hz - 20 kHz. Tiefere Frequenzen < 500
Hz sind mit gleichmafRigen Pulsfolgen weder in Wasser noch im Gel erzeugbar, da hier einige
Obertone héhere Frequenzamplituden aufweisen. Zudem fiihrt das Amplitudenverhaltnis zwi-
schen der Grundfrequenz und den néchstlautesten Obertdnen sowie die hohe Anzahl an Ober-
tonen zu einer starken Verzerrung.
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Abbildung 33: Spektrum einer Pulsfolge mit einer Frequenz von 100 Hz, Fokus in Wasser, gemessen mit Hydrofon im Freistrahl-
Aufbau, maximale Laserpulsenergie von 20 pJ. Neben der Grundfrequenz sind sdmtliche Vielfache sichtbar mit verschiedenen
Amplituden und einem Maximum bei ca. 7 kHz.

Im Vergleich zwischen den bisher betrachteten Spektren, die mit dem Hydrofon gemessen wur-
den, mit Druckmessungen mit den faseroptischen Drucksensoren (FODS), zeigt sich bei den
FODS ein hoherer Rauschhintergrund, ansonsten jedoch insgesamt ein qualitativ &hnlicher
Amplitudenverlauf der Frequenzen und eine vergleichbare Dampfungswirkung des Gels fur
hochfrequente Anteile im Spektrum (vgl. Abb. 35). Somit ist die Vergleichbarkeit der Messun-
gen zwischen den beiden Sensortypen gegeben, was eine Grundlage fir die spéateren Tonerzeu-
gungsexperimente am runden Fenster bildet (s. Kap. 4.5), da dabei aufgrund der eingeschrank-
ten Geometrie im Innenohr ausschlielich Messungen mit den FODS mdglich sind.

Insgesamt zeigt sich der Einfluss der erhohten Viskositat als Dampfung der Gesamtamplitude
sowie besonders der hochfrequenten Oszillationen sowohl bei den Einzelpulsen als auch den
Pulsfolgen und deren akustischer Frequenzspektren. Dies fuhrt dazu, dass mit einem Laserfokus
in Gel Téne zwischen 500 Hz und 20 kHz erzeugbar sind, wéahrend in Wasser Tone zwischen 8
kHz und 20 kHz mdglich sind. Auf eine Ldsung fir die mit gleichméRigen Pulsfolgen nicht
generierbaren tiefen Frequenzen < 500 Hz wird im folgenden Unterkapitel eingegangen.
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Abbildung 34: Frequenzspektren fiir verschiedene Laserfrequenzen, gemessen in Wasser (A, C, E) bzw. Gel mit einer Konzent-
ration von 10 g/l (B, D, F) im Freistrahl-Aufbau. In Wasser sind Oberténe dominant innerhalb des menschlichen Hérbereichs,
auRer fur hohe Laserfrequenzen. In Gel ist hingegen die Lasergrundfrequenz fiir > ca. 500 Hz dominant.
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Abbildung 35: Mit faseroptischen Drucksensoren (FODS) gemessene Frequenzspektren von Einzelpuls (A, D) und gleichmagi-
gen Pulsfolgen (B, F) sowie pulsdichtemoduliertem Pulsfolge (E), mit Laserfokus in Wasser (A,B) bzw. Gel (D-F). Zum Ver-
gleich in C parallel gemessenes Spektrum mit dem Hydrofon.
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4.3.2 Tonerzeugung tiefer Frequenzen in Gel durch Pulsdichtemodulation

Zur Erzeugung tiefer Frequenzen, besonders > 500 Hz, die mittels gleichmaliger Pulsfolgen fo-
kussiert in Gel nicht moglich sind, werden zeitlich variierte Pulsabstande eingesetzt. Zunéchst
wird dazu die in Kapitel 3.7.1 erlduterte signalwertbasierte Abtastung gewahlt, zumal diese auch
in der Literatur fur Signalmodulationen tblich ist (vgl. Kap. 2.10). Die Pulsfolge des Lasertrig-
ger-Eingangssignals entspricht der messbaren Druckpulsfolge bei einem Laserfokus im Frei-
strahl-Aufbau in Gel (s. Bsp. in Abb. 36). Die Frequenzspektren der Druckmessungen zeigen,
dass bei passender Auswahl der Parameter der signalwertbasierten Pulsdichtemodulation (vgl.
Kap. 3.7.1) die Modulationsfrequenz fiir ca. 20 Hz bis 1 kHz die dominierende Frequenz inner-
halb des menschlichen Horbereichs darstellt (s. Abb. 37 A, B, D). Storfrequenzen sind bei den
tiefsten Modulationsfrequenzen kaum vom Rauschhintergrund unterscheidbar, wahrend die Ver-
zerrung bei steigender Modulationsfrequenzen zunimmt. Bei einer Modulationsfrequenz von 1
kHz weisen die Storfrequenzen spektrale Amplituden in derselben GréRenordnung wie die
Amplitude der Grundfrequenz auf, sodass hohere Toéne nicht erzeugbar sind (s. Abb. 37 A, B, D).

Zum Vergleich sind mit einem Laserfokus in Wasser und derselben Pulsmodulation keine domi-
nanten Frequenzen im Tieftonbereich bis 1 kHz erzeugbar (s. Abb. 37). Somit erlaubt die Kom-
bination aus der Obertonddampfung durch das viskose Gel zusammen mit der Pulsdichtemodula-
tion die Generierung tiefer Frequenzen zwischen 20 Hz und ca. 1 kHz.
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Abbildung 36: Hydrofonmessung einer signalwertbasiert-pulsdichtemodulierten Pulsfolge mit einer Modulationsfrequenz von
100 Hz, Laserfokus in Gel (10 g/l). Als Konstante wurde To = 240 ps gewahlt (vgl. Kap. 3.7.1).

70



A B C
- 0,04 . : 0,15
= $ 0,04 ' 200 Hz
= || £e2 20HzGel| |5 | S0 200Kz | |
a 023 2 a g Gel a 0,1 Wasser
= 0 L e— — —
S © o 20 4 e |$002)0 00 02 6 | ©
2 0,1 F kH 1 E ' ' E 0.05
a requenz [kHz] a Frequenz [kHz] 0o
0 ] " PSP, 0
0 5 10 15 0 10 20 0 5 10 15 20
Frequenz [kHz] Frequenz [kHz] Frequenz [kHz]
D E
d y ' 0,15 .
_. 0,1 1kHz - 1 kHz
& Gel @ 0,1 Wasser
N <
5 005 120,05
a =
0 0
E 5 10 15 20 0 5 10 15 20
Frequenz [kHZz] Frequenz [kHz]

Abbildung 37: Frequenzspektren der Hydrofonmessungen von signalwertbasiert-pulsdichtemodulierten Pulsfolgen verschiede-
ner Modulationsfrequenzen, Laserfokus in Gel (10 g/l) bzw. Wasser.

In einer Weiterentwicklung wird die integrale Pulsdichtemodulation (s. Kap. 3.7.2) verwendet,
da diese linear und eindeutig optimierbar ist. Denn sie erfordert — im Gegensatz zur signalwert-
basierten Methode — keine aufwendige Parameterauswahl durch einen Kompromiss zwischen
maximaler Lautstarke der Grundfrequenz und minimaler Verzerrung durch hochfrequente Stor-
anteile. Die Frequenzspektren der Tonerzeugung fir die Laserpulsfolgen mit der integralen Puls-
dichtemodulation, gemessen im Freistrahl-Aufbau mit einem Laserfokus in Gel, zeigen domi-
nante Modulationsfrequenzen zwischen 20 Hz und ca. 900 Hz (s. Abb. 38).

Im Vergleich zur signalwertbasierten Modulationsmethode bewirkt die integrale Pulsdichtemo-
dulation bei Modulationsfrequenzen bis ca. 700 Hz eine verringerte Verzerrung durch Storfre-
quenzen im mittleren Frequenzbereich (vgl. Abb. 37-38). Innerhalb jedes Frequenzspektrums
steigt die Amplitude der Storfrequenzen zu hohen Frequenzen an. Bei einer Erhéhung der Mo-
dulationsfrequenzen nimmt die Verzerrung insgesamt zu. Zudem sinkt die absolute Amplitude
der Zielfrequenz ab Modulationsfrequenzen von etwa 700 Hz stark (s. Abb. 38). Durch diese
beiden Effekte ermdglicht die integrale Modulationsmethode fir Modulationsfrequenzen ober-
halb von ca. 1 kHz im Freistrahl-Aufbau keine Tonerzeugung mit dem hier verwendeten Laser,
der eine Maximalfrequenz von 20 kHz aufweist (vgl. Kap. 5.2).

Insgesamt sind somit Téne mit niedrigen Frequenzen bis ca. 900 Hz fiir die integrale und bis ca.
1 kHz fiir die signalwertbasierte Methode erzeugbar, indem der Freistrahl-Aufbau mit einer Fo-
kussierung der Laserpulse in Gel verwendet wird. Dabei ist die Verzerrung bei der integralen
Pulsmodulation geringer als bei der signalwertbasierten Methode und bei gleichméaRigen Pulsfol-
gen.

Deshalb werden im Folgenden flr die Erzeugung tiefer Tone die beiden hier vorgestellten Puls-
dichtemodulationstechniken verwendet, wéhrend fur Tone ab ca. 1 kHz gleichmaRige Pulsfolgen
eingesetzt werden.
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Abbildung 38: Frequenzspektren der Druckwellen generiert durch die mit der integralen Pulsdichtemodulation erzeugten La-
sersignale, Laserfokus in Gel, gemessen mit dem Hydrofon.

4.4 Fasergekoppelte Tonerzeugung in zylindrischer Modellgeometrie fur
Cochlea

Als Zwischenschritt auf dem Weg zur Validierung der Tonerzeugung in humanen Felsenbein-
Préparaten (s. Kap. 4.5) wird ein fasergekoppelter Aufbau zur flexiblen Positionierung des La-
serfokus entwickelt und sowohl in dem quaderformigen Wasserbehdlter als auch in einem Zylin-
der als Modell-Cochlea hinsichtlich der Vergleichbarkeit mit den bisher dargestellten Ergebnis-
sen im Freistrahl-Aufbau getestet. Die mit dem Faseraufbau nach den beiden Kugellinsen im
Fokus erreichbare maximale Pulsenergie betrégt ca. 16 pJ und damit 20 % weniger als die im
Freistrahl-Aufbau erreichbare Maximalenergie von 20 pJ pro Laserpuls. Am Faserende hinter
den Kugellinsen befindet sich der Laserfokus entweder in Wasser oder in einer Gelportion mit
einem Durchmesser von etwa 5 mm, der auf die Kugellinse am Hilsen-Ende aufgesetzt wird. Mit
diesem Aufbau sind Drucksignale im Zeitverlauf fiir Laserpulsenergien von mindestens 8 pJ ohne
jegliche Mittelung erkennbar. Bei niedrigeren Pulsenergien sind bei einer Mittelung weiterhin
Einzelpulse messbar, wobei aufgrund der Mittelung und der zugleich mit sinkender Pulsenergie
sinkenden Druckamplitude jedoch nicht eindeutig feststellbar ist, welcher Anteil der Laserpulse
zu einem optischen Durchbruch mit einer Druckwelle fihrt.

Ein einzelner Druckpuls weist bei einem Fokus in Wasser mehrere Reflexionen auf, die bei der
Messung im Gel deutlich abgeschwacht sind (s. Abb. 39 A-C). Somit ist dieser Effekt vergleich-
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bar mit der Dampfung der Nachschwingungen durch die erhohte Viskositat bei den Druckmes-
sungen im Freistrahl-Aufbau (vgl. Abb. 35, 39 A, C). Ebenso wird die Vergleichbarkeit zwischen
den unterschiedlichen Sensortypen Hydrofon und FODS auch hier getestet (s. Abb. 39 C, D).

Unterschiede zwischen dem Freistrahl- und dem Faser-Aufbau zeigen sich vor allem in der ma-
ximalen Druckamplitude. Diese betrégt bei einem Laserfokus in Wasser im Faseraufbau ca. 60
Pa und damit deutlich weniger als im Falle des Freistrahl-Aufbaus mit ca. 200 Pa, bei vergleich-
baren Laserpulsenergien und Hydrofon-Fokus-Abstéanden (vgl. Kap. 4.1.1, Abb. 25). Mégliche
Grinde hierflr werden in Kap. 5.1 diskutiert.

Aufgrund der durch die Lichtleitfaser gewonnenen Flexibilitat der Platzierung des Laserfokus ist
im nachsten Schritt die Untersuchung der Tonerzeugung in einem stark vereinfachten Modell der
Cochlea-Geometrie mdglich. Hierzu wird ein Zylinder mit einem Innendurchmesser von 2,5 mm
und einem konischen Ende zur Platzierung des Hydrofons in einem 3D-Drucker angefertigt (s.
Kap. 3.1). In diesem Zylinder wird die Faser in dem einen Ende platziert, wahrend die Drucksig-
nale mit dem Hydrofon in dem anderen, konisch erweiterten Ende, gemessen werden.

Der Einfluss der engen Geometrie auf die Druckwelle eines einzelne Laserpulses ist flr Wasser
deutlich zu erkennen und beinhaltet starkere und langer andauernde Oszillationen im Vergleich
zu den Messungen im Wasserbehdlter (s. Abb. 39 B). Dies ist auf den kleinen Zylinderdurchmes-
ser und die daraus folgenden Reflexionen in kurzen Zeitabstanden zurtickzuftihren. Im Fall einer
Platzierung des Laserfokus in Gel ist die Oszillation im Zylinder stark gedampft gegentiber der
Messung in Wasser und weist nur eine geringfugig langer andauernde Schwingung als im qua-
derformigen Behalter auf (s. Abb. 39 C, E). Insgesamt ist somit die Vergleichbarkeit zwischen
den beiden Geometrien gegeben.

Zur Priifung der Ubertragbarkeit der Tonerzeugung der vorhergehenden Kapitel auf die enge Ge-
ometrie im Innenohr werden die Frequenzspektren untersucht, insbesondere dahingehend, ob die
Reflexionen durch das Gel auch in dieser Geometrie ausreichend gedampft werden. Der Ver-
gleich der Frequenzspektren flr gleichmaRige Pulsfolgen zwischen dem Wasserbehélter und den
Messungen im Zylinder zeigt, dass die Frequenzspektren innerhalb des menschlichen Horbe-
reichs nur geringe Abweichungen aufweisen (s. Abb. 40). Unterschiede sind insbesondere bei der
Frequenz des lautesten Obertons im Falle des in Wasser platzierten Laserfokus sichtbar. Hinge-
gen ist der prinzipielle Frequenzamplitudenverlauf fur die Messungen mit dem Laserfokus in
Wasser sowohl bei der Tonerzeugung im Zylinder als auch im quaderférmigen Wasserbehalter
ahnlich und weist drei lokalen Maxima auf, wobei die lauteste Frequenz bei 17 kHz im Wasser-
behélter bzw. 15 kHz im Zylinder liegt (s. Abb. 40 A, C). Die im Zylinder gemessene etwas
hohere Gesamtamplitude liegt innerhalb der Messunsicherheit aufgrund des nicht exakt einstell-
baren Abstands zwischen dem Laserfokus und dem Hydrofon (vgl. Kap. 4.1.2).

73



A Wasser B Gel5g/l C Gell0g/l

_ 8 - 1 = 1t
g g &
- 22 L
3 0 s 0 3 0 r\—-\l
o a a
8 -1 17
100 200 300 400 100 200 300 400 100200 300 400
Zeit [us] Zeit [us] Zeit [ps]
D  Wasser, Zylinder E Gel 10 g/l, Zylinder
- 1
[o] ©
O o,
== x
Q =]
e - 30
[a) 4 a —_W
-8
-1
0 100 200 300 400 0 100 200 300
Zeit [ps] Zeit [ps]
F  Gel 10 g/l, FODS
1
©
o 05
S
3 0
(m]
0,5
-1

100 200 300 400 500
Zeit [us]

Abbildung 39: Ubersicht Gber Einfluss der Viskositat und der Zylinder-Geometrie im Faseraufbau, gemessen mit dem Hydrofon

(A-E) bzw. den faseroptischen Drucksensoren (F) und einer Pulsenergie von 12 pJ. In A-C und F befindet sich der Laserfokus
im Wasserbehdlter, hingegen in D und E im Zylinder mit Innendurchmesser 2,5 mm.
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Abbildung 40: Frequenzspektrum einer Pulsfolge mit einer Frequenz von 500 Hz, fokussiert am Faserende in Wasser (A, C)
bzw. Gel (B, D), gemessen mit dem Hydrofon im Wasserbehalter (A, B) bzw. mit Laserfokus in dem Zylinder als Cochleamodell,
Abstand des Hydrofons zum Laserfokus ca. 6 mm, Laserpulsenergie ca. 12 pJ.

Um den tatsachlichen Dimensionen der humanen Cochlea néherzukommen, wird eine Simulation
erstellt, bei der sich die Kavitation innerhalb eines Zylinders mit den Mal3en einer ausgerollten
Cochlea befindet, die bei dem experimentellen Zylinder aufgrund der Abmessungen der Laser-
Linsen-Hulse nicht erreichbar ist (s. Kap. 3.1, 3.7). Dabei wird als Medium Wasser gewahlt und
als Maximalradius der Kavitation 118 um, zur Vergleichbarkeit mit dem einfachsten simulierten
Fall (vgl. Abb. 21). Der Radiusverlauf ist bei der Expansion und dem ersten Kollaps asymmet-
risch mit einer Verlangsamung des Kollapses, wobei der eingestellte maximale Kavitationsradius
von 118 pm nicht erreicht wird, sondern der Kollaps bereits bei einer Ausdehnung von 80 pum
beginnt, d. h. der Radius erreicht nur etwa 68 % des Zielwerts von 118 pum (s. Abb. 41 A). Zudem
ist der bei der erneuten Ausdehnung nach dem ersten Kollaps erreichte Maximalradius mit weni-
ger als 50 % des bei der Expansion erreichten Radius deutlich kleiner als bei der Simulation ohne
begrenzende Wéande (vgl. Abb. 28). Dies zeigt den starken Einfluss der gewéhlten engen Geo-
metrie auf die Kavitationsdynamik. Der Druckverlauf weist in einem Abstand von 20 mm zur
Kavitation eine hohere Maximaldruckamplitude auf als im Falle der offenen Geometrie ohne
reflektierende Wé&nde bei einem geringeren Sensorabstand (s. Abb. 41 B, vgl. Abb. 21). Zudem
wird bei der negativen Druckkomponente der Expansion der Vakuumdruck von -100 kPa er-
reicht, weshalb an diesem Punkt eine Abweichung von der in den anderen Simulationen iblichen
Druckform sichtbar ist. Der Vergleich mit den experimentellen Ergebnissen und eine entspre-
chende Diskussion erfolgen in Kap. 5.1.
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Abbildung 41: Simulation des Radius- und Druckverlaufs einer Kavitation mit Maximalradius 118 pm in einem Cochlea-ahnlich
dimensionierten Zylinder mit 22 mm L&nge und 1 mm Radius. Der Radiusverlauf ist asymmetrisch zwischen Ausdehnung und
erstem Kollaps (A). Der Druckverlauf ist bei einem Langsabstand von 20 mm gezeigt (B).

4.5 Validierung der Tonerzeugung am runden Fenster in humanen Felsen-
bein-Praparaten

Die bisherigen Experimente in Modellgeometrien werden in diesem Abschnitt anhand von Ex-
perimenten zur Tonerzeugung mit einer optoakustischen Laserstimulation der Rundfenster-
membran in humanen Felsenbein-Praparaten validiert, um die Anwendungsmdglichkeit der bis-
her entwickelten Tonerzeugungsmethode fiir ein spateres Horimplantat zu beurteilen. Dazu wer-
den die mit dem Laserfokus am Faserende in Gel erzeugten und Uber die Rundfenstermembran
auf die Perilymphe im Innenohr tbertragenen Driicke mit faseroptischen Drucksensoren (FODS)
in der Scala tympani (ST) und Scala vestibuli (SV) gemessen sowie die jeweiligen intracochle-
aren Druckdifferenz-Frequenzspektren dazu berechnet und analysiert (vgl. Kap. 3.2.3).

Zunéchst werden die Druckmessungen im Zeitverlauf betrachtet (s. Abb. 42). Ohne eine Mitte-
lung ist aufgrund der geringen Sensorsensitivitat kein Signal sichtbar, weshalb die Druckmessun-
gen der Pulsdichtemodulation tber eine Messdauer von 20 Sekunden gemittelt werden. Prinzipi-
ell ist eine Umrechnung des Sensorspannungssignals in Druckwerte auch im Zeitverlauf durch
eine Kalibration méglich, jedoch nur mit passenden Kalibrationsdaten fiir den entsprechenden
Frequenzbereich. Da die Anstiegszeit des Drucks in den Messungen mit den FODS ca. 10 ps und
die Halbwertszeit des Abfalls ca. 30 pus betréagt, sind mindestens Kalibrationsdaten bis ca. 100
kHz erforderlich. Jedoch sind fiir diesen Bereich keine Kalibrationsdaten aufgrund der begrenz-
ten Maximalfrequenz des Lautsprechers und Mikrofons, die fir die Kalibrierung verftigbar sind,
zu erhalten. Deshalb ist fiir die Betrachtung der Druckverldufe im Zeitbereich die Sensorspan-
nung dargestellt (s. Abb. 42). Die Amplitude der Druckpulse betragt ca. 0,05 V in der Scala tym-
pani (ST), worin sich der Sensor direkt hinter dem runden Fenster, dem Ort der Stimulation,
befindet. Hingegen betrégt die gemessene Druckamplitude in der Scala vestibuli (SV) ca. 0,02
V. Dorthin gelangt der Druckpuls entweder Gber die Basilarmembran, oder auf dem langeren
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Weg von der ST (ber das Helicotrema in die SV, was einer akustischen Weglange von ca. 3 cm
und damit einer Verzégerung von ca. 40 ps entspricht. Diese Verzdgerung ist jedoch in der Mes-
sung nicht vorhanden, sondern betrdgt nur ca. 4 pus und damit einer akustischen Strecke von 6
mm, sodass von einer direkten Ubertragung auszugehen ist.
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Abbildung 42: Pulsfolge mit Laserfrequenz 5 kHz, gemittelt tiber 20 sec, gemessen mit den faseroptischen Drucksensoren in der
Scala vestibuli bzw. Scala tympani.

Die Toneigenschaften werden mittels der Frequenzspektren ausgewahlter Laserfrequenzen zwi-
schen 20 Hz und 20 kHz, dem menschlichen Horbereich, fiir drei verschiedene Felsenbein-Pra-
parate aus den intracochledren Druckdifferenzen berechnet, indem die Druckmessungen der fa-
seroptischen Drucksensoren in Scala tympani und Scala vestibuli kalibriert werden. Dazu werden
die Frequenzspektren der Spannungsmessdaten der einzelnen Sensoren mit den frequenzabhén-
gigen Kalibrationsdaten in den jeweiligen Druckbetrag und die entsprechende Phase umgerech-
net und daraus die komplexe Differenz berechnet (s. Kap. 3.2.3). Denn die intracochledren
Druckdifferenzen entsprechen dem Schallanteil, der auf die Basilarmembran trifft und somit dem
tatséchlichen Horeindruck nahekommt (vgl. Kap. 2.1, 2.3).

Bei tiefen Frequenzen zwischen 20 Hz und 2 kHz wird aufgrund der Ergebnisse der vorherigen
Experimente in dem Modellbehalter (s. Kap. 4.3.2) zur Verringerung der Verzerrung durch Ober-
tone die integrale, sowie zum Vergleich in zusétzlichen Messungen die signalwertbasierte Puls-
dichtemodulation eingesetzt (vgl. Abb. 43-44). Bei mittleren und hohen Frequenzen oberhalb von
ca. 1-2 kHz ist eine PDM mit dem hier verwendeten Laser nicht sinnvoll, da aufgrund der Be-
schrankung der maximalen Pulsfrequenz auf 20 kHz keine adaquate Modulation mdglich ist und
dadurch die Frequenzamplitude sinkt und gleichzeitig die Verzerrung durch Stérfrequenzen steigt
(vgl. Kap. 3.6, Kap. 4.3). Dieser Effekt ist bei der integralen PDM bereits bei Modulationsfre-
quenzen oberhalb von ca. 900 Hz sichtbar (s. Abb. 44 E-F).

Aufgrund der geringen Sensitivitat der Drucksensoren, die wegen der begrenzten Geometrie des
Innenohres die einzig verfugbare Mdglichkeit zur intracochlearen Druckmessung darstellen, ist
eine Mittelung der Fouriertransformation erforderlich, deren Mindestdauer abhangig von der Fre-
quenz der Laserpulse und dem gewinschten Signal-Rausch-Verhaltnis ist. Bei niedrigen Fre-
guenzen weisen die Drucksensoren einen héheren Rauschhintergrund auf, sodass bei gleichmé-
Rigen Laserpulsfolgen im Frequenzbereich < 100 Hz Mittelungszeiten von etwa einer Minute
erforderlich sind, um ein Signal-Rausch-Verhéltnis von mindestens 2:1 zu erreichen. Als Mitte-
lungszeit wird deshalb fir ein ausreichendes Signal-Rausch-Verhaltnis bei den gleichmaRigen
Pulsfolgen eine Dauer von ca. 67 Sekunden (22° Samples) gewahlt und bei den modulierten Sig-
nalen —aufgrund des durch die durchschnittliche hohere Pulsdichte besseren Signal-Rausch-Ver-
haltnisses — eine Mittelungszeit von ca. 17 Sekunden (224 Samples).
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Insgesamt zeigen die Frequenzspektren der Messungen in den humanen Felsenbein-Préaparaten,
dass die Zielfrequenz sowohl fir die signalwertbasierte als auch die integrale Pulsdichtemodula-
tion bei Modulationsfrequenzen zwischen 20 Hz und 1 kHz dominant tber die Stdrfrequenzen
und Obertone ist. Im Falle der Modulationsfrequenz von 2 kHz wird eine Dominanz nur fr die
signalwertbasierte, nicht jedoch fur die integrale Modulationsmethode erreicht (s. Abb. 43 F, 44
H). Jedoch ist bei einer gleichméaRigen Pulsfolge mit einer Repetitionsrate von 2 kHz ebenfalls
keine Dominanz der Grundfrequenz erreichbar (s. Abb. 43 G, 44 1). Die absolute Fre-
quenzamplitude der Modulationsfrequenz erreicht bei der signalwertbasierten Methode ca. 4-5
Pa und liegt damit um etwa den Faktor 3 bis 5 niedriger als bei der integralen Methode, die bei
einem Préparat bis zu 25 Pa und bei den anderen beiden Préparaten etwa 15 Pa erreicht. Bei
beiden Methoden weisen die tiefsten verwendeten Modulationsfrequenzen die maximale
Amplitude auf, wahrend bei einer Modulationsfrequenz von 1 kHz eine Frequenzamplitude von
ca. 2-3 Pa bei der signalwertbasierten sowie von ca. 7-14 Pa bei der integralen Methode erreicht
wird. Dieser Trend der sinkenden Frequenzamplituden mit steigender Modulationsfrequenz ist
bereits bei der Betrachtung der berechneten Lasersignale sowie bei den Experimenten in den
Modellgeometrien aufgetreten (vgl. Kap. 3.6, 4.3.2).

Im Detail zeigt sich jedoch bei der Betrachtung der akustischen Spektren tiefer Modulationsfre-
quenzen bis ca. 500 Hz, dass die niedrigen Vielfachen der Zielfrequenz, insbesondere der zweite
und dritte Oberton, bei der signalwertbasierten Methode vorhanden sind und teils etwa zwei Drit-
tel der Amplitude der Modulationsfrequenz betragen (s. Abb. 43 A-D). Hingegen sind die Ober-
tone bei der integralen Modulationsmethode nicht messbar (s. Abb. 44). Dies entspricht den Er-
gebnissen der Pulsmodulationsuntersuchung in dem Modellbehélter (s. Kap. 4.3.2). Zudem sind
die Storfrequenzen im mittleren Frequenzbereich um ca. 5 kHz bei der signalwertbasierten Me-
thode lauter als die hochfrequenten Storfrequenzen bei 10-20 kHz. Im Gegensatz dazu steigen
die Amplituden der Storfrequenzen bei der integralen zu hohen Frequenzen an. Somit ist die
integrale Methode bei Modulationsfrequenzen bis ca. 900 Hz vorteilhaft gegenuber der signal-
wertbasierten, zusatzlich zu den Vorteilen bei der Berechnung der optimalen Parameter (s. Kap.
3.7).

Bei hohen Frequenzen oberhalb von ca. 2 kHz ist weder eine integrale noch eine signalwertba-
sierte PDM mit dem hier verwendeten Laser sinnvoll, da aufgrund der Beschrankung der maxi-
malen Pulsfrequenz auf 20 kHz dann weniger als zwei Pulse pro Periodendauer stattfanden, so-
dass die Frequenzamplitude signifikant sinkt und die Verzerrung steigt. Deshalb werden fur ho-
here Frequenzen gleichmaRige Pulsfolgen betrachtet. Ab einer Frequenz von ca. 5 kHz ist die
Grundfrequenz bei gleichméRigen Pulsfolgen dominant Gber die Oberténe und ab ca. 10 kHz
mindestens dreimal so laut wie die Obertone (vgl. Abb. 43 H-1). Bei den gleichméaliigen Pulsfol-
gen werden Druckamplituden von ca. 4-10 Pa erreicht.

Der Vergleich zwischen den drei Felsenbein-Préparaten fir die beiden Modulationsmethoden
ergibt geringe Abweichungen bei den relativen Amplitudenverlgufen (iber die verschiedenen Mo-
dulationsfrequenzen sowie groRere Abweichungen bei der absoluten Druckamplitude (s. Abb.
45). Die maximale Abweichung betragt bei der signalwertbasierten Modulationsmethode ca. 1,2
Pa und bei der integralen Methode ca. 11 Pa, entsprechend jeweils ca. 45 %. Wahrend die tiefen
Frequenzen tendenziell hohere Druckamplituden zeigen, sinkt sie stark bei 1 und 2 kHz. Dies ist
zumindest teilweise in der begrenzten Lasermaximalfrequenz von 20 kHz begriindet, sodass bei
einer Erhdhung der Modulationsfrequenz weniger Laserpulse pro Modulationsperiode vorhanden
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sind (s. Kapitel 3.7). Die Unterschiede innerhalb der drei Préparate hinsichtlich der absoluten
Druckamplitude sind sowohl auf die mechanischen Eigenschaften des Préparats, besonders des
runden Fensters und dessen Impulsantwortverhalten, als auch auf eine nicht exakt reproduzier-
bare Position der Drucksensoren relativ zum runden Fenster zurtickzufiihren.
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Abbildung 43: Frequenzspektren der intracochledren Druckdifferenzen (ICDD), bei verschiedenen Laserfrequenzen mit signal-
wertbasierter Pulsdichtemodulation (A-G) und gleichmaRige Pulsfolgen (H-L) als Vergleich sowie fiir hohe Frequenzen, ge-

messen mit zwei faseroptischen Drucksensoren in Scala tympani und Scala vestibuli in einem menschlichen Felsenbein (Prépa-
rat 1 der signalwertbasierten Messreihe), Laserpulsenergie 18 pJ.
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Abbildung 44: Frequenzspektren der intracochledren Druckdifferenzen, bei verschiedenen Laserfrequenzen mit der integralen
Pulsdichtemodulation (A-I) sowie ohne Pulsdichtemodulation (ohne: J-P), gemessen mit zwei faseroptischen Drucksensoren in
Scala tympani und Scala vestibuli in einem menschlichen Felsenbein (Préparat 1 der integralen Messreihe), Laserpulsenergie
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Abbildung 45: Amplituden der Grundfrequenz der intracochledren Druckdifferenzen bei Rundfensterstimulation in jeweils drei
Felsenbein-Praparaten (FB1-3) fiir die signalwertbasierte Pulsdichtemodulation (A) und die integrale Pulsdichtemodulation (B).
Die Druckmessungen erfolgten mit optischen Drucksensoren (FISO) in Scala tympani und Scala vestibuli.
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Ein weiterer wichtiger Faktor bei der Entwicklung eines Horimplantats ist der dynamische Be-
reich, d. h. die Differenz zwischen der minimalen und maximalen erzeugbaren Lautstarke. Dazu
wird die Laserpulsenergie variiert und in Abhéngigkeit davon die Lautstérke der Grundfrequenz
bestimmt, indem die Amplitude im Frequenzspektrum der intracochledren Druckdifferenz ermit-
telt und daraus der aquivalente Schalldruckpegel unter Hinzunahme von akustischen Referenz-
messungen im Gehoérgang zur Bestimmung des Verhaltnisses der Schalldruckpegel zwischen
dem Gehorgang und dem Innenohr berechnet wird (vgl. Kap. 3.2.3). Die minimale mit den faser-
optischen Sensoren ermittelbare Lautstarke ist bei einer Laserpulsenergie von ca. 3 uJ messbar.
Jedoch ist die Frequenzamplitude fiir diese niedrige Laserpulsenergie je nach Grundfrequenz ver-
gleichbar mit dem Rauschhintergrund, sodass die minimal messbare Lautstarke durch die Sensi-
tivitat der FODS begrenzt wird. Insgesamt ist die Frequenzamplitude bei der integralen Puls-
dichtemodulation sowohl hoher als bei der signalwertbasierten Modulation als auch bei gleich-
maRigen Laserpulsfolgen (vgl. Abb. 45-46).

Fur integral-pulsdichtemodulierte Lasersignale betragt die minimal erzeugbare Fre-
quenzamplitude bei tiefen Frequenzen ca. 1 Pa und die maximal erzeugbare Frequenzamplitude
ca. 14-25 Pa, wobei die Felsenbein-Praparate zu unterschiedlichen Maximalamplituden fuhren(s.
Abb. 46 B). Somit umfasst der dynamische Bereich je nach Préparat 13-24 Pa, was einem Schall-
druckpegel-Unterschied von ca. 22-27 dB entspricht.

Der dynamische Bereich bei der signalwertbasierten Modulation umfasst etwa 0,3-4,2 Pa und
damit einen Schalldruckpegel-Unterschied von ca. 23 dB (s. Abb. 46 A). Fur gleichméalige Puls-
folgen ist die minimal erreichbare Lautstarke nicht eindeutig beurteilbar, weil fir die bei der
Pulsmodulation verwendete minimale Laserpulsenergie von 3 pJ keine vom Rauschhintergrund
der Drucksensoren unterscheidbare Druckamplitude messbar ist. Wird von der ersten eindeutig
messbaren Druckamplitude bei der Grundfrequenz flr eine Laserpulsenergie von 6 iJ ausgegan-
gen, ergibt sich ein dynamischer Bereich von ca. 0,3-3 Pa und somit ein Schalldruckpegel-Un-
terschied von ca. 20 dB.

Zur Einschétzung des absoluten erzeugbaren Schalldruckpegels wird ein aquivalenter Schall-
druckpegel berechnet. Dieser kommt der tatséchlich wahrgenommenen Lautstérke am néchsten.
Die Berechnung erfolgt unter Zuhilfenahme von Referenzmessungen im Gehdrgang, die vor Be-
ginn der Laserstimulationsmessungen erfolgen und als Stimulus ein Mikrofon im Gehérgang ein-
setzen (vgl. Kap. 3.2, insh. Gl. 36). Mit dieser Methode wird fiir die integrale Pulsdichtemodula-
tion ein aquivalenter Schalldruckpegel fur eine integrale Modulationsfrequenz von 500 Hz und
die maximale Laserpulsenergie in Hohe von ca. 99 dB bei dem zweiten Praparat erhalten. Anhand
von Abb. 45 wird deutlich, dass somit fir tiefere Frequenzen noch etwas hdhere Schalldruckpegel
erreicht werden, wobei diese bei ca. 100 dB liegen, wahrend die Modulationsfrequenzen von 1-
2 kHz mit ca. 97 dB etwas leiser sind. Im dritten Praparat erreichen die Lautstarken deutlich
hohere Werte und umfassen einen Bereich von etwa 99 — 102 dB im &quivalenten Schalldruck-
pegel. Noch hohere Schalldruckpegel wéren mit einem starkeren Laser oder einer verlustarmeren
Optik erreichbar, da innerhalb der mit den verwendeten Laserpulsenergien gemessenen Druck-
amplituden noch keine Anzeichen fiir eine Sattigung erkennbar sind (vgl. Abb. 46).

Weitere Experimente zum Einfluss der Kraft, mit der die Laserhiilse an das runde Fenster ange-
drickt wird, sowie zur Variation der Lautstarke mittels einer angepassten Parameterwahl bei der
Pulsdichtemodulation, sind im Anhang aufgefhrt (s. A3-A4).
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Abbildung 46: Dynamischer Bereich: Abhéngigkeit der Frequenzamplitude der Modulationsfrequenz (A(Fo)) in der intracoch-
ledren Druckdifferenz von der Laserpulsenergie, gemessen mit den faseroptischen Drucksensoren im Felsenbein fir gleichma-
Rige Pulsfolgen bzw. signalwertbasierte Pulsdichtemodulation fiir Préparat 1 (A) sowie fiir die integrale Pulsdichtemodulation
(B) fur Praparat 1 und 3. Die Fehlerbalken beziehen sich auf die maximale Abweichung bei Wiederholungsmessungen durch
erneutes Einstellen der Laserpulsenergie.

4.6 Messung des laserinduzierten Temperaturanstiegs

Im Hinblick auf ein Hérimplantat, basierend auf der hier entwickelten laserbasierten optoakusti-
schen Methode zur Tonerzeugung, ist die Temperaturerhohung relevant, die durch das laserge-
nerierte Plasma in der Nahe des menschlichen Gewebes des Innen- oder Mittelohrs — je nach
Wahl des Anwendungsorts — herbeigefthrt wird. Bei einer Anwendung im Mittel- oder Innenohr
ist eine moglichst geringe Temperaturerhdhung erstrebenswert, da sonst Schaden am Gewebe
und insbesondere am Gehdr maglich sind.

Deshalb wird die Temperaturerhthung innerhalb kleiner Wasser- und Gelvolumina gemessen,
die von 0,2 ml bis 2 ml reichen und damit sowohl das typische Perilymphvolumen im Innenohr
als auch das bei der Rundfensterstimulation (s. Kapitel 4.4) verwendete Gelvolumen abdecken.
Zur Abschatzung der maximal erreichbaren Temperaturerhohung werden als Stimulus gleichma-
Rige Laserpulsfolgen mit einer Repetitionsrate von 20 kHz eingesetzt, da dies der Maximalfre-
quenz des verwendeten Lasers entspricht. Die dabei gemessene Temperaturerhdhung aufgrund
der Laserbestrahlung hangt sowohl von dem Volumen, dem Abstand des Sensors zum Laserfo-
kus, der Laserfrequenz, dem verwendeten Medium — Wasser bzw. Gel — als auch von der Dauer
der Bestrahlung ab.

Zunachst wird untersucht, ab welcher Laserfrequenz ein messbarer Temperaturanstieg in einem
Volumen von 1 ml auftritt und wie der Temperaturanstieg von der Repetitionsrate abhéngt. Bei
einer Laserfrequenz von 1 kHz zeigt sich bei einem Wasservolumen von 1 ml keinerlei Tempe-
raturanstieg nach einer Bestrahl- und Messdauer von 10 min. Hingegen ist bei einer Repetitions-
rate von 10 kHz bereits nach 1 min ein Anstieg um 1,4 °C bei dem ersten Sensor messbar, der in
einem Abstand von in 2 mm zum Laserfokus platziert ist, sowie ein Anstieg um 0,6 °C bei dem
zweiten Sensor in 1 cm Entfernung vom Fokus. Nach Ende der Bestrahlung sinkt die Tempera-
turdifferenz zur Umgebung nach ca. 12 sec um 50 % ab. Bei einer dauerhaften Bestrahlung mit
10 kHz zeigt sich nach ca. 10 min mit einer Temperaturerhéhung um ca. +4°C eine Séttigung.
Gemessen wird jeweils Uber eine Dauer von 20 min, wobei die Temperatur ab ca. 10 min nicht
mehr messbar ansteigt (s. Abb. 47).
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Insgesamt ist der gemessene Temperaturanstieg umso hoher, je geringer das VVolumen, je geringer
der Abstand vom Sensor zum Laserfokus, je hoher die Laserfrequenz gewahlt ist und je langer
die Bestrahlung andauert (vgl. Abb. 48).

G T T T

2.6 fttss

> IHIIIIIIIIIW [ EXTXIIXL]

= II

24 7 :

o [)

2 st

©, % ]

) X

= £

& Om ‘ ‘ ‘ -
0 5 10 15 20

Zeit [min]

Abbildung 47: Temperaturanstieg gemessen Uiber 20 min, in einem Wasservolumen von 1 ml mit einer gleichméRigen Laserfre-
quenz von 20 kHz.

Im Folgenden wird die Volumenabhangigkeit und insbesondere der im kleinsten VVolumen von
0,2 ml erreichbare Temperaturanstieg betrachtet, als Obergrenze des mit der Tonerzeugungsme-
thode erreichbaren Hitzeeintrags. Die maximale insgesamt gemessene Temperaturerhéhung be-
tragt 7,6 °C in dem minimalen eingesetzten Gelvolumen von 0,2 ml. Bei einem Volumen von 1
ml betrégt die maximale Temperaturerhéhung 5,3 °C in Wasser bzw. 4,6 °C in Gel. Bei einem
Volumen von 2 ml steigt die Temperatur um maximal 0,8 °C in Wasser bzw. 2,5 °C in Gel an
(vgl. Abb. 48 A).

Die ebenfalls vorgenommene Untersuchung der Abstandsabhéngigkeit zeigt, dass eine Halbie-
rung der Temperaturerhéhung in Wasser bei etwa dem dreifachen Abstand auftritt, hingegen in
Gel erst nach etwa dem funffachen Abstand (vgl. Abb. 48 C).

Der groBte Beitrag zur Messungenauigkeit der gezeigten Temperaturmessungen besteht in der
Reproduzierbarkeit der exakten Platzierung des Laserfokus und der Temperatursensoren bei ei-
nem Wechsel des Mediums bzw. des Volumens, sodass aufgrund der starken Abhangigkeit der
Temperaturerhéhung von dem Abstand zwischen Sensor und Fokus eine Abweichung von bis zu
1,2 °C bei Wiederholungsmessungen auftritt.

Zusétzlich werden verschiedene Umgebungstemperaturen mittels eines temperierten Wasserbads
eingesetzt, um dhnliche Bedingungen wie im Kdrper mit einer Temperatur von ca. 37 °C zu
schaffen. Der Vergleich zwischen der Temperaturerhthung bei einer Umgebungstemperatur von
20 °C mit einer Korpertemperatur von 37 °C zeigt, dass die Temperatur im Korper nur um ca.
62-65 % des Werts ansteigt, der bei Raumtemperatur erreicht wird, je nach Medium. Dennoch
erfolgt ausgehend von der Korpertemperatur ein Hitzeeintrag von ca. 4,2 °C in Wasser sowie von
ca. 4,6 °C in Gel bei einem Volumen von 0,5 ml (s. Abb. 48 E). Da die Hyperthermie mit deutli-
chen Verénderungen des Stoffwechsels bei ca. 42 °C beginnt, ist dies somit relevant flr die Ver-
folgung der Horimplantatentwicklung basierend auf der laserinduzierten Tonerzeugungsme-
thode, die in dieser Arbeit entwickelt wurde.

83



-
T

I I I : I § Wassero,ém[ i
8 I % asser I celosm

[+7]

w
T

=y
T

Temperaturerhéhung [°C]
=,
el
Temperaturerhéhung [°C]
%] [
bt

bt

(=]
o
-
ol

0 05 1 1.5 2 0 5 10 15 20
Volumen [ml] Frequenz [kHz]

$ wasser1,5ml & wasseraml I
ST I T Geliml 1 6l I Gelo2m

i
A
oo, %% T 1I*°

0 2 4 6 8 10 '

5 10 15 20
Abstand des Sensors zum Laserfokus [mm] Laserpulsenergie [uJ]

Temperaturerhéhung [°C]
(5]
—o—
—e—i
Temperaturerhéhung [°C]

E
T T T T T
8 T wasser05mi|]
g'j & Gelosml
o7 -
c
3
L
2
5 6r 1
=2
o
g5t i
5
l_
4 = -
1 1 1 1 L
20 25 30 35 40

Umgebungstemperatur [°C]

Abbildung 48: Messwerte fiir die durch Laserbestrahlung erzeugte Temperaturerhéhung in Abhéngigkeit vom Volumen (A), von
der Laserfrequenz (B), vom Abstand des Temperatursensors zum Laserfokus (C), von der Laserpulsenergie (D)- bitte bei C und
D die unterschiedlichen Volumina von Gel bzw. Wasser beachten - sowie die maximal erreichte absolute Temperatur in Abhéan-
gigkeit von der Umgebungstemperatur (E). Wenn nicht anders angegeben, wurde mit einer Laserfrequenz von 20 kHz, einer
Pulsenergie von 20 pJ und einer Umgebungstemperatur von 22°C gemessen.
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5 Diskussion

In dieser Arbeit wurde das Ziel verfolgt, einen Aufbau zu entwickeln und zu testen, mit dem der
laserbasierte nichtlineare optoakustische Effekt zur Tonerzeugung genutzt wird und dessen Prin-
zip fir ein Horimplantat anwendbar ist. Dazu sollen die generierten Téne mdglichst den gesamten
Frequenzbereich des menschlichen Gehors abdecken und eine fiir schweren Horverlust ausrei-
chende Lautstarke sowie eine geringe Verzerrung aufweisen.

Die in Kapitel 4 vorgestellten Ergebnisse der Experimente und Simulationen werden im Folgen-
den hinsichtlich dieser Zielsetzung diskutiert. Dabei wird insbesondere die Vergleichbarkeit der
Ergebnisse zwischen den unterschiedlichen experimentellen Aufbauten, Drucksensoren und Ge-
ometrien, sowie zwischen dem Experiment und der Simulation, thematisiert (Kap. 5.1). Daruber
hinaus werden die erforderlichen Weiterentwicklungen im Hinblick auf eine mogliche zukdinftige
Anwendung der hier entwickelten Tonerzeugungsmethode als Horimplantat betrachtet (Kap.
5.2).

5.1 Analyse des modellierten und gemessenen optoakustischen Effekts fir die
Gehdrstimulation

Bei den in dieser Arbeit durchgefiihrten Druckmessungen wurden drei unterschiedliche Typen
von Drucksensoren eingesetzt: das Nadelhydrofon (Precision Acoustics), das Hydrofon
(Briel&Kjaer) sowie die faseroptischen Sensoren (FODS) zur Felsenbeinmessung (FISO). Die
Hauptunterschiede bestehen in der Maximalfrequenz und der Sensitivitat, dartiber hinaus sind die
Abmessungen unterschiedlich (vgl. Kap. 3.2). Insgesamt sind die Sensoren dadurch fir verschie-
dene Anwendungsbereiche geeignet. Wahrend das Nadelhydrofon die hochste zeitliche Auflo-
sung aufgrund der Maximalfrequenz von ca. 20 MHz aufweist, sodass es fiir Drucktransienten-
messungen von Kavitationsblasen geeignet ist, besitzt es eine deutlich geringere Amplituden-
genauigkeit als die anderen hier verwendeten Sensoren. Denn die Messunsicherheit des Nadel-
hydrofons betragt ca. 19 % und eine Kalibration fiir Frequenzen < 100 kHz fehlt zudem. Im
Gegensatz dazu bietet das Hydrofon (Briel&Kjaer) sowohl eine Kalibration fiir Frequenzen <
100 kHz als auch eine hohe Sensitivitét, die Messungen geringer Druckamplituden wie z. B. im
Faseraufbau mit einem Fokus in Gel ohne zeitliche Mittelung erlaubt. Allerdings ist die Zeitauf-
I6sung nicht ausreichend fiir eine detaillierte Untersuchung der Kavitationsdynamik mit relevan-
ten Zeitskalen < 1 s [140], [177], da die Anstiegszeit im Experiment ca. 2,5 us betragt. Hingegen
weist das Nadelhydrofon eine Anstiegszeit im Experiment von ca. 0,2 us auf. Zudem befindet
sich die Maximalfrequenz des Hydrofons aufgrund des limitierenden Verstarkers bei 100 kHz
[146], [147].

Deshalb wurden die zeitaufgeldsten Untersuchungen des Einflusses der Viskositét, der Geomet-
rie und zur Ermittlung des Zeitabstands zwischen Expansion und erstem Kollaps der Kavitation
fur die Simulation mit dem Nadelhydrofon durchgefiihrt. Hingegen eignete sich fiir die Frequenz-
betrachtungen das Hydrofon aufgrund des glatten Frequenzverlaufs und vorhandener Kalibration
im menschlichen Horbereich. Allerdings waren beide Druckmessgeréte, bedingt durch die Ab-
messungen, nicht zur intracochledren Druckmessung geeignet. Deshalb wurden hierfir die faser-
optischen Drucksensoren eingesetzt. Diese weisen wiederum eine vergleichsweise geringe Sen-
sitivitat aufgrund eines hohen Rauschhintergrunds sowie eine mit dem Hydrofon-Verstarker ver-
gleichbare Maximalfrequenz von 100 kHz auf.
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Die Vergleichbarkeit zwischen diesen drei Sensortypen wird im Folgenden anhand der wichtigs-
ten experimentellen Ergebnisse untersucht, um deren Interpretierbarkeit zu beurteilen. Bei der
Betrachtung der Druckmessungen im Vergleich zwischen dem Nadelhydrofon und dem Hydro-
fon wird ein starker Einfluss des Hydrofons durch seine Phasenantwort deutlich, die bei hohen
Frequenzen > 100 kHz frequenzabhangig ist [145]. Hierdurch ist einerseits erklarbar, weshalb
der initiale Druckpuls entgegen der Theorie und ausschlieBlich bei den Messungen mit dem lang-
sameren Hydrofon mit einem negativen Ausschlag beginnt (s. Abb. 22, vgl. dazu Abb. 21). Die-
ses Phanomen wurde in den Experimenten von Hayman et al. ebenfalls beobachtet [148].

Andererseits entstehen durch die Phasenantwort die im Zeitverlauf sichtbaren Nachschwingun-
gen nach dem initialen Druckausschlag. Diese Oszillationen besitzen eine Zeitkonstante von ca.
11 ps (s. Abb. 22). Dies entspricht ca. 91 kHz und damit in etwa der Resonanzfrequenz aufgrund
der Abmessungen des Hydrofons, wie in der vom Hersteller angegeben Frequenzantwort als Ab-
weichung von der glatten Form erkennbar ist (vgl. Abb. 13). Ahnliche Nachschwingungen wer-
den in anderen Publikationen einerseits bei der theoretischen Betrachtung der Faltung eines
Delta-ahnlichen Pulses mit einer komplexen Phasenantwort eines tiefpassfilternden Messgeréts
berichtet [145]. Andererseits ist im Vergleich mit den Messungen des Nadelhydrofons ersicht-
lich, dass diese Oszillationen ein Artefakt aufgrund des zeitlich nicht hochauflésenden Hydrofons
darstellen (vgl. Abb. 21-22) [102], [135], [178].

Der dritte eingesetzte Drucksensortyp umfasst die flr die Felsenbein-Validierung verwendeten
faseroptischen Drucksensoren (FODS), die zum Vergleich vorab im quaderformigen Wasserbe-
hélter getestet wurden (s. Abb. 39 F). Dabei zeigte sich einerseits, dass eine Betrachtung von
Einzelpulsen ausschlief3lich durch Mittelungen iber mehrere tausend Pulse moglich ist, aufgrund
des hohen Rauschhintergrunds der Sensoren. Deshalb ist die tatsachliche minimale Laserpulse-
nergie, die zu einer messbaren Druckwelle in der Cochlea fuhrt und damit die minimal erzeugbare
Lautstarke bei der Rundfensterstimulation nicht verlasslich ermittelbar (vgl. Kap. 4.5). Anderer-
seits sind die prinzipielle Drucktransientenform und die akustischen Frequenzspektren insgesamt
vergleichbar mit dem Hydrofon. Somit sind die mit den FODS durchgefiihrten Druckmessungen
in der Cochlea ebenfalls valide und ermdglichen die Berechnung interpretierbarer Frequenzspek-
tren sowie Schalldruckpegel und damit Rickschlusse auf die Moglichkeiten und Grenzen der
laserbasierten optoakustischen Tonerzeugung im Hinblick auf eine Anwendung in Hérimplanta-
ten.

Ein entscheidender Effekt bei der Erzeugung tiefer Téne wurde in dieser Arbeit mittels der Plat-
zierung des Laserfokus in einem viskosen Gel erreicht. Deshalb wird im Folgenden der Einfluss
der Viskositat auf die Kavitationsdynamik anhand der Ergebnisse der Simulation und der Expe-
rimente mit dem Nadelhydrofon diskutiert (vgl. Kapitel 4.2). Die von Brujan et al. berichteten
experimentellen Effekte der erhohten Viskositat auf die Kavitationsdynamik in Form einer ver-
ringerten Druckamplitude, einer verlangerten Kollapszeit sowie einer D&mpfung der Oszillatio-
nen wurden in den Ergebnissen der in dieser Arbeit erstellten Simulation ebenfalls beobachtet
[134]. Im Experiment zeigte sich hingegen ein zunéchst gegenteilig erscheinender Effekt, da sich
die gemessenen Zeitabstande zwischen den Druckwellen der Expansion und des ersten Kollapses
verringerten, wenn die Viskositat erhéht wurde. Um dies in der Simulation ebenfalls zu erreichen,
war eine starke Verringerung des Modellparameters des maximalen Kavitationsradius erforder-
lich. Dadurch konnten fir die Mehrheit der verwendeten Viskositatswerte die Zeitabstande zwi-
schen Expansion und Kollaps sowie die jeweiligen Druckamplituden im Fall von Wasser und den
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meisten der eingesetzten Gelkonzentrationen durch die Simulationsergebnisse unter entsprechen-
der Parameterwahl fir den maximalen Kavitationsradius, Gleichgewichtsradius und Anregungs-
druck angenéhert werden (vgl. Abb. 28).

Zur Wahl des maximalen Kavitationsradius ist es zundchst naheliegend, diesen aus der gemesse-
nen Zeit zwischen dem ersten und zweiten Druckausschlag — der Expansion und dem ersten Kol-
laps — mittels der Rayleigh-Gleichung (s. Gl. 15) zu bestimmen. Dabei entspricht die Halbwerts-
zeit tc dem halben Zeitabstand zwischen dem ersten und zweiten Druckausschlag [179]:

Romax = 1,09 t, /%

Daraus ergeben sich mit po= 1 bar; pi = 1e3 kg/m3 (Wasser), pv = 0,0233 bar (Gasdruck) aus den
gemessenen Halbwertszeiten maximale Radien in Wasser von ca. 118 um sowie — unter der An-
nahme, dass die Formel fiir viskose Medien ebenfalls giltig ist — fur die maximale Gelkonzent-
ration ein Radiusmaximum von 16 pum. Der fur Wasser ermittelte Wert wurde in der Simulation
ebenfalls verwendet und fiihrte zu einer prinzipiellen Ubereinstimmung (s. Abb. 21). Geringe
Abweichungen waren flr den Zeitabstand zwischen Expansion und erstem Kollaps in der Simu-
lation sichtbar, der in der Simulation etwas langer als im Experiment ist, wohingegen sowohl der
Zeitabstand vom ersten zum zweiten Kollaps als auch die Druckamplituden tbereinstimmen (s.
Abb. 21). Ein méglicher Grund fiir diese Abweichung besteht in der Amplitudenunsicherheit des
Nadelhydrofons in Hohe von 19 % laut Hersteller, sodass die wahre Druckamplitude damit nicht
exakt messhar ist [161]. Somit ist die Parameterwahl fir die Simulation insbesondere flr den
Anregungsdruck pexc nicht optimal moglich.

Fur viskose Medien wie das in den Experimenten verwendete PNC 400-Gel zeigen die Ergeb-
nisse der Simulation jedoch, dass die Rayleigh-Gleichung in diesen Fallen nicht giltig ist, da sich
mit einer erhdhten Viskositat auch die Halbwertszeit erh6ht und somit flr das Erreichen der ex-
perimentellen Werte fir tc ein noch stérker verringerter Radius erforderlich ist. Der aus der Ra-
yleigh-Gleichung ermittelten Radius von 16 um fur die hochste verwendete Gelkonzentration ist
nicht annahernd zutreffend (vgl. Abb. 28).

Selbst bei einer deutlich kleineren Wertewahl fiir den Maximalradius bei hohen Gelkonzentrati-
onen, d. h. hohen Viskositaten, traten starke Abweichungen zwischen den Ergebnissen aus der
Simulation und den Experimenten auf. Fir diese Falle war es nicht mdglich, die experimentell
gemessenen kurzen Zeitabstdnde zwischen Expansion und erstem Kollaps in der Simulation
nachzubilden. Dies ist darin begriindet, dass eine reine Erhdhung der Viskositét in der Simulation
neben einer Verlangerung der Rechendauer dazu fiihrt, dass sich der Zeitabstand verlangert, so-
dass zum Ausgleich dieses Effekts eine Verkleinerung des maximalen und Gleichgewichtsradius
erforderlich ist. Dies fiihrt einerseits dazu, dass sehr kleine Maximalradien von ca. 5 pum erfor-
derlich sind und somit noch kleinere Gleichgewichtsradien. Dies erfordert eine Verkleinerung
der Mesh-Zellen nahe der Kavitation, was die Rechenzeit zusatzlich verlangert. Andererseits fuh-
ren die drei freien Parameter — maximaler und Gleichgewichtsradius sowie Anregungsdruck —
dazu, dass eine Vielzahl von Simulationsldufen erforderlich ist, bis diese passend gewahlt sind,
da es fur die Wertewahl zwar grobe Anhaltspunkte, jedoch keine Berechnungsmdoglichkeit gibt
und die Simulation bei unpassender Kombination nicht bis zum Ende der Berechnung gelangt.
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Ein weiterer Faktor der Ungenauigkeit stellt die Viskositat selbst dar, die im Modell nur
Newtonsch, also frequenzunabhéngig, einstellbar ist, jedoch bei relevanten Frequenzen im Be-
reich 100 kHz — 1 MHz nicht experimentell messhar war. Die Messungen der Viskositat fir die
verschiedene Gelkonzentrationen wurden im Frequenzbereich < 1 Hz vorgenommen und extra-
poliert, was jedoch durch den deutlichen Frequenzunterschied zwischen Messungen und Zielbe-
reich eine hohe Unsicherheit ergibt. Insgesamt sind somit die Ergebnisse der Simulation fiir nied-
rige und mittlere Viskositaten mit dem Experiment vergleichbar. Die Experimente zeigten, dass
eine Erhéhung der Viskositat zu einer Verkiirzung des Zeitabstands zwischen Expansion und
erstem Kollaps fuhrt, sowie zu einer Senkung der Maximalamplitude des Drucks. Diese experi-
mentellen Ergebnisse fuhrten durch die Simulation zu der Erkenntnis, dass eine starke Verringe-
rung des maximalen Kavitationsradius — und dementsprechende Anpassung des Gleichgewichts-
radius und Anregungsdrucks — mit steigender Viskositat erforderlich ist, um die Experimente
nachzubilden.

Ein mdglicher Grund fiir die Verringerung des Maximalradius der Kavitation ist einerseits, dass
die hohe Viskositat der Expansion der Kavitation eine Gegenkraft entgegensetzt, sodass die ma-
ximale Ausdehnung geringer ist. Andererseits ist es mdglich, dass das Gel einen Einfluss auf die
optische Fokussierung bewirkt, der unter Umstanden zu einer geringeren Energiedichte im Fokus
fuhrt. Eine Verschlechterung der Fokusgute ist z. B. durch den veranderten Brechungsindex so-
wie durch Inhomogenitaten im Gel mdoglich, obwohl es zumindest im sichtbaren Bereich bis zu
der hdchsten verwendeten Gelkonzentration transparent bleibt. Hierdurch ist insgesamt kein star-
ker Einfluss zu erwarten, zumal eine Messung der Durchbruchschwelle mit einem Laserfokus in
Gel keine signifikante Veradnderung gegenuber der Messung in Wasser ergeben hat.

In dieser Arbeit hat sich neben der Viskositat auch die jeweilige Geometrie des Aufbaus zur
Druck- und Tonerzeugung in den Experimenten als relevant fur die Ergebnisse des zeitlichen
und spektralen Verlaufs erwiesen. Deshalb werden im Folgenden die wichtigsten Beobachtungen
analysiert, um etwaige durch die Geometrie der Rundfensternische und der Cochlea bewirkten
Einfllisse auf die erzeugbaren Tone zu extrahieren. Insgesamt wurden zwei verschiedene Laser-
aufbauten zur Druck- und Tonerzeugung verwendet. Im Freistrahl-Aufbau erfolgte die Fokussie-
rung mittels eines Mikroskopobjektivs und der zweite Aufbau enthielt eine fasergekoppelte
Lichtubertragung mit einer Fokussierung durch zweie Kugellinsen am Faserende. Daruiber hinaus
wurden verschiedene Wasserbehélter bzw. Geometrien fur den Laserfokus verwendet: Im Frei-
strahl-Aufbau wurde ein Wasserbehélter aus Kunststoff mit einem optischen Fenster zur Trans-
mission des horizontal ausgerichteten Laserstrahls eingesetzt und das optionale Gel am optischen
Fenster platziert. Im fasergekoppelten Aufbau hingegen wurde die Laserfaser schrag von oben in
das Wasser gefiihrt und das Gel bei den entsprechenden Messungen direkt an den Kugellinsen
platziert. Als Behalter wurde dabei zundchst derselbe wie fiir den Freistrahl-Aufbau eingesetzt.
Zusétzlich wurden mit dem Faser-Aufbau Druckmessungen in einem Zylinder als Modellgeo-
metrie fur die Cochlea durchgefiihrt, um den Einfluss der engen geometrischen Dimensionen zu
untersuchen. Die vierte verwendete Geometrie bestand in der Rundfensternische der Felsenbein-
Praparate, wobei die Faser horizontal ausgerichtet war und das Gel an den Kugellinsen platziert
wurde, sodass es das runde Fenster berthrte. Im Folgenden werden die in Kapitel 4 vorgestellten
Messungen hinsichtlich der geometriebedingten Einflisse auf die Druck- und Tonerzeugung in
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den verschiedenen Aufbauten diskutiert, wobei teilweise die zuvor betrachteten Einfliisse der
Sensoren ebenfalls mit einfliel3en.

Wie in den Experimenten in Kapitel 4.1.2 festgestellt wurde, héngt die gemessene Druck-
amplitude stark von der Geometrie zwischen Laserfokus, dem Hydrofon und der nachstliegenden
festen Grenze ab. Im Folgenden wird zunéchst auf die Verringerung der Druckamplitude mit
zunehmendem Hydrofonabstand zum Laserfokus eingegangen und anschlielend auf die Druck-
verringerung bei Zunahme des Fokusabstands zum optischen Fenster. Die Verringerung der
Druckamplitude mit steigendem Abstand zwischen Laserfokus und Hydrofon (vgl. Abb. 25 in
Kap. 4.1.2) zeigt zunéchst einen steileren Abfall und anschlieRend eine geringere negative Stei-
gung. Dies wird in anderen Publikationen ebenfalls berichtet und auf die Verlangsamung der
Ausbreitungsgeschwindigkeit der Druckwelle zuriickgefihrt. Wahrend die von der Kavitation
ausgehende Druckwelle anfangs Uberschallgeschwindigkeit besitzt, verlangsamt sich diese nach
< 1 ps auf die im jeweiligen Medium geltende Schallgeschwindigkeit [180].

Eine zunéchst aus der Theorie nicht zu erwartende geringfiigige Drucksenkung bei einer Erho-
hung des Abstands des Laserfokus zum optischen Fenster im Freistrahl-Aufbau (s. Abb. 26) ist
als Verschlechterung der Fokusqualitét interpretierbar, da hierbei der Laserdurchmesser am op-
tischen Fenster und im Wasser direkt dahinter steigt, sodass geringe Unreinheiten und Uneben-
heiten auf dem optischen Fenster sowie Inhomogenitaten im Wasser eine starkere Deformierung
des Fokus bewirken. Folglich steigt das Fokusvolumen und damit sinken die Energiedichte und
die resultierende Druckamplitude.

Im Folgenden wird die Vergleichbarkeit zwischen den Ergebnissen im Freistrahl- und im Fase-
raufbau untersucht. Insgesamt sind die experimentellen Ergebnisse mit dem Faseraufbau hin-
sichtlich der in Wasser bzw. Gel erzeugbaren Fundamentalfrequenzen mit den Ergebnissen des
Freistrahl-Aufbaus vergleichbar. Jedoch weichen die absoluten Amplituden sowie die Verhalt-
nisse zwischen den Obertdnen ab. Die maximale Druckamplitude betrug in den Messungen mit
dem amplitudengenaueren Hydrofon im Freistrahl-Setup ca. 200 Pa, wéhrend dies im faserge-
koppelten Aufbau ca. 60 Pa waren (vgl. Abb. 23). Dariiber hinaus zeigten die zeitaufgeldsten
Messungen mit dem Nadelhydrofon, dass im Faser-Aufbau der Zeitabstand zwischen der Expan-
sion der Kavitation und ihrem ersten Kollaps kurzer als im Freistrahl-Aufbau ist. Beide Beobach-
tungen fuhren gemé&R der Theorie und den Ergebnissen der Simulation zu dem Schluss, dass der
maximale Kavitationsradius im Freistrahl-Aufbau deutlich gréRer als im Faser-Aufbau ist. Mit
der gemessenen Halbwertszeit tc ergibt sich aus der Rayleigh-Gleichung ein maximaler Kavitati-
onsradius von ca. 10,7 um. Ein Grund hierfur ist die geringere Laserpulsenergie von 16 pJ an-
stelle von 20 wJ, die im Faser-Aufbau maximal erreichbar ist. Hinzu kommt die veranderte Fo-
kussierung im Faser-Aufbau mit zwei Kugellinsen anstelle des Mikroskopobjektivs. Daraus folgt
eine hohere NA und damit eine verringerte Grof3e des Laserfokus.

Bei einem Vergleich der akustischen Frequenzspektren zwischen dem Freistrahl- und dem Fase-
raufbau ist auffallig (vgl. Abb. 34 B mit Abb. 40 B), dass die Fundamentalfrequenz im faserge-
koppelten Aufbau bei einer Laserfrequenz von 500 Hz mit einem Laserfokus in Gel deutlich
lauter ist und auch das Verhaltnis zu den Obertdnen vorteilhaft gegentiber dem Freistrahl-Aufbau
ist. Mdgliche Ursachen dafur stellen vor allem die verédnderte Fokussierung durch die Kugellin-
sen dar, wodurch eine hohere NA von ca. 0,6 und dadurch eine kleinere Fokuslange von ca. 150
pm sowie ein kleinerer Fokus erreicht wird als durch das im Freistrahl-Aufbau verwendete Mik-
roskop-Objektiv mit einem Arbeitsabstand von ca. 5 cm und einer NA von 0,28. Insgesamt zeigt
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sich somit der faserbasierte Aufbau als vorteilhaft, da die Verzerrung bei ausgewahlten Frequen-
zen geringer ist und Durchbruchschwelle niedriger, sodass ein breiterer dynamischer Bereich der
erzeugbaren Lautstarken zu erwarten ist.

Im Hinblick auf ein tieferes Verstandnis der experimentell ermittelten geometrischen Effekte und
insbesondere fur eine Anwendung in einem Horimplantat in der begrenzten Geometrie des Mit-
tel- oder Innenohrs wurde verschiedene Simulationen durchgefiihrt (vgl. Kap. 4.1, 4.4). Dabei
wurde im ersten Schritt zundchst eine einzelne feste Grenze nahe der Kavitation platziert — in der
Simulation sowie in vergleichbarer Weise bei Messungen im Faseraufbau aufgrund der geringen
Fokusléange der Kugellinsen. Im néchsten Schritt wurde eine zylindrische Geometrie im Experi-
ment und der Simulation eingesetzt, die der ausgerollten Cochlea nachempfunden ist.

Der Einfluss reflektierender Wé&nde nahe der Kavitation wurde im Experiment einerseits im Auf-
treten je einer Reflexion fir die Druckwelle der Expansion und der nachfolgenden Kollapse sicht-
bar. Die Reflexionen weisen dabei jeweils deutlich geringere Druckamplituden sowie ein umge-
kehrtes Vorzeichen auf, was auf den Impedanzunterschied und die Dampfung tber die Distanz
zurlickzufuhren ist (s. Abb. 21). Andererseits fihrt eine besonders nahe an der Kavitation befind-
liche feste Grenze, z. B. im Experiment im Faser-Aufbau durch den geringen Abstand zwischen
dem Laserfokus und den Kugellinsen am Faserende — dazu, dass die Druckwellen von Expansion
und Kollaps jeweils starkere und langer andauernde Druckoszillationen aufweisen (s. Abb. 24).
Dieser Effekt tritt in der Simulation mit einem Abstand der Kavitation zur Wand von etwa 2x
dem Maximalradius ebenfalls auf. Ein Grund hierfiir ist die Verformung der Kavitationsblase,
die durch die naheliegende feste Grenze verursacht wird und sowohl in der hier durchgefiihrten
Simulation festgestellt als auch in der Literatur berichtet wird [118], [120], [121]. Diese Abwei-
chung von der sphérischen Kavitationsform aufgrund der naheliegenden Wand flhrt zu einer
Veranderung des Geschwindigkeits- und Druckfeldes und damit zu einem nicht synchronen Kol-
laps der gesamten Kavitationsoberflache. Dies fuhrt in der Simulation und dem Experiment zu
den sichtbaren zusatzlichen Druckoszillationen.

Ein &hnlicher Effekt ist somit bei der Betrachtung der Kavitation innerhalb der zylindrischen
Geometrie zu erwarten, die als Modell einer ausgerollten Cochlea konstruiert wurde (s. Kap 4.4).
Sowohl im Experiment als auch in der Simulation dazu waren im Falle eines Laserfokus in Was-
ser langandauerndere und stérkere Nachschwingungen im Druckverlauf messbar (s. Abb. 39 D).
Anders als in dem quaderformigen Wasserbehélter befindet sich die Resonanzfrequenz des Zy-
linders aufgrund des geringeren Durchmessers von 2,5 mm mit etwa 126 kHz (vgl. GI. 31 zur
Eigenfrequenz) deutlich oberhalb des menschlichen Hérbereichs. Deshalb ist diese Eigenfre-
quenz nicht in den untersuchten Frequenzspektren sichtbar. Jedoch bewirkt der geringe Innen-
durchmesser des Zylinders, dass der Zeitabstand zwischen den Reflexionen ca. 3,3 us betragt und
damit die Dampfung gering ist, sodass eine Vielzahl von Reflexionen mit vergleichbarer
Amplitude zu den vorhergehenden auf das Hydrofon trifft. Die Reflexionen werden zwar auf-
grund der geringen Zeitauflosung des Hydrofons nicht exakt in den Druckmessungen abgebildet,
jedoch erhohen sie die Dauer und Amplitude der im Zeitverlauf sichtbaren Nachschwingungen
(vgl. Abb. 39). Auch die Frequenzspektren der Laserpulsfolgen, fokussiert in Wasser, weichen
bei den Messungen im Zylinder von denen im quaderférmigen Behélter ab (s. Abb. 40 A, C).
Dies ist ebenfalls auf die hohe Reflexionenzahl im Zylinder zurtickzufuihren. Somit ware bei einer
Tonerzeugung in der Cochlea, da die Perilymphe vergleichbare akustische Eigenschaften mit
Wasser aufweist, ein dhnlicher Effekt zu erwarten, wodurch tiefe und mittlere Frequenzen nicht
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dominant erzeugbar wéren, aufgrund der hohen Stérfrequenzen, verursacht durch die Nach-
schwingungen.

In der Simulation wurde deutlich, dass die Kavitationsdynamik selbst ebenfalls durch die enge
Geometrie beeinflusst wird. Im Vergleich mit der Kavitationssimulation ohne reflektierende
Wande (vgl. Abb. 21) fallt bei der Simulation im Zylinder eine hohere Maximaldruckamplitude
trotz eines geringeren Maximalradius und héheren Sensorabstands auf. Dies ist ebenfalls auf die
durch die enge Geometrie in kurzen Zeitabstand auftretenden, kaum gedampften Reflexionen
zurlickzufuhren, die somit zu teilweise konstruktiver Interferenz fiihren, da der Sensor etwas ver-
setzt zur Mitte des Zylinders platziert wurde. Zudem ist die Kavitationsblase verformt und die
Ausdehnung verl&uft asymmetrisch. Dartiber hinaus verandern sich die Verhaltnisse der bei den
erneuten Ausdehnungen erreichten Maximalradien gegenuber dem Expansionsradius. Im Folgen-
den wird analysiert, inwieweit sich diese Effekte auf das fiir die Tonerzeugung relevante Anord-
nung im faserbasierten Stimulationsaufbau mit dem Laserfokus in Gel auswirken.

Im Gegensatz zu den im Experiment in Wasser beobachteten Nachschwingungen zeigen sich bei
den Druckmessungen mit der Platzierung des Laserfokus in Gel sowie bei den Frequenzspektren
der Laserpulsfolgen in Gel kaum Abweichungen zwischen dem quaderférmigen Wasserbehdlter
und dem Zylinder (s. Abb. 39 C, E und Abb. 40 B, D). Dies ist aufgrund der ddmpfenden Wirkung
des Gels erklarbar, sodass der Einfluss der Reflexionen vernachlassigbar wird. Somit ist das Gel
auch dazu in der Lage, eine ausreichende Dampfung bereitzustellen, sodass der Einfluss der en-
gen Geometrie auf die Tonerzeugung minimiert wird. Dies ist besonders im Hinblick auf eine
Anwendung in den begrenzten Geometrien der Rundfensternische bzw. des Innen- oder Mittel-
ohrs vorteilhaft, um tiefe Téne dominant erzeugen zu kénnen.

Die fir das Ziel dieser Arbeit zentralen Experimente zur Validierung der Tonerzeugung in hu-
manen Felsenbein-Praparaten wurden mittels der Rundfensterstimulation sowie intracochle-
aren Druckmessungen mit den faseroptischen Drucksensoren (FODS) durchgefiihrt. Dazu wer-
den die wichtigsten Beobachtungen im Folgenden diskutiert. Vor den Messungen in Felsenbein-
Préaparaten wurde festgestellt, dass die mit den FODS gemessenen Frequenzspektren bis auf einen
hoheren Rauschhintergrund vergleichbar mit dem Hydrofon sind (s. Abb. 35). Insbesondere ist
bei einer Repetitionsrate von 1 kHz die Grundfrequenz dominant, wenn der Laserfokus in Gel
appliziert wird (s. Abb. 35 E).

Bei den Frequenzspektren der intracochledren Druckdifferenzen zeigt sich hingegen bei gleich-
maRigen Laserpulsfolgen im Unterschied zu den Modellgeometrien, dass die Grundfrequenz z.
B. bei einer Repetitionsrate von 2 kHz nicht dominant ist (s. Abb. 43 G, 44 ). Aufgrund des
Vergleichs mit den Messungen mit den FODS im quaderférmigen Wasserbehélter (Abb. 35) wird
deutlich, dass dieser Effekt nicht auf die Sensoreigenschaften zuriickfihrbar ist, sondern in der
Rundfensterstimulation bzw. in der Druckausbreitung in der Cochlea begriindet ist. Konkret ist
dabei einerseits denkbar, dass ein Grund in der verwendeten Gelportion zu finden ist, die auf-
grund der Abmessungen der Rundfensternische begrenzt und im Volumen mit ca. 1 ml geringer
als bei der Anwendung im quaderférmigen Wasserbehalter war. Andererseits besteht die Mdg-
lichkeit, dass die Grundfrequenz von 2 kHz bei der Ubertragung durch das runde Fenster auf-
grund dessen frequenzabhéngiger Impedanz gegeniber den Obertdnen starker gedampft wird.
Diese Hypothese wird durch die Untersuchung von Stieger et al. gestutzt, bei dem die durch
mechanische Rundfensterstimulation erreichten intracochledren Druckamplituden frequenzab-
hangig sind und ein Minimum bei fast 1 kHz aufweisen, mit steigender Amplitude zu héheren
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Frequenzen [16]. Somit ist die Stimulation mit gleichmé&Rigen Laserpulsfolgen nur fir hohe Fre-
quenzen realisierbar, wobei die Verzerrung durch Oberténe auch dies erst ab ca. 10 kHz in aus-
reichender Tonqualitat ermdglicht. Deshalb werden im Folgenden detailliert die Ergebnisse zur
Pulsdichtemodulation bei der Rundfensterstimulation analysiert.

Bei den Experimenten zur Rundfensterstimulation mit pulsdichtemodulierten Laserpulsfolgen
wurde in dieser Arbeit eine Dominanz der Modulationsfrequenz bis 1 kHz bei der integralen und
bis 2 kHz bei der signalwertbasierten Methode erreicht (s. Abb. 43-44). Der Frequenzverlauf der
Verzerrung durch Storfrequenzen war insgesamt mit den Ergebnissen der Modellgeometrien ver-
gleichbar: Bei der integralen Pulsdichtemodulation ist einerseits der tiefe Frequenzbereich bis ca.
3 kHz fast frei von Storfrequenzen auRerhalb des Rauschhintergrunds und andererseits steigt die
Amplitude der Storfrequenzen zu hohen Frequenzen an (s. Abb. 44 A-H, Vgl. Abb. 38). Hingegen
sind tiefe Storfrequenzen bei der signalwertbasierten Methode mit deutlichen Amplituden vor-
handen, insbesondere die niedrigzahligen Obertone der Modulationsfrequenz, wéhrend die
Amplituden zu hohen Stérfrequenzen sinken (s. Abb. 43 A-F, vgl. Abb. 37).

Somit ware es vorteilhaft, die integrale Pulsdichtemodulation zu verwenden und dahingehend zu
optimieren, dass der verzerrungsfreie Frequenzbereich méglichst den gesamten relevanten Hor-
bereich bis ca. 15 kHz umfasst, sodass die Storfrequenzen erst in einem fiir Erwachsene unhdor-
baren Bereich von ca. > 15 kHz messbare Druckamplituden aufweisen. Dies wére mittels einer
Erh6hung der Maximalfrequenz des Lasers erreichbar, wie im folgenden Abschnitt berechnet
wird.

5.2 Ubertragbarkeit, kiinftige Weiterentwicklungen und Anwendungsmag-
lichkeiten

Insgesamt bestatigen die Validierungsexperimente zur laserbasierten Tonerzeugung in humanen
Felsenbein-Praparaten mit der Stimulation des runden Fensters durch in Gel fokussierte Laser-
pulse, dass tiefe Frequenzen mit dichtemodulierten Pulsfolgen und hohe Frequenzen mit gleich-
maéRigen Pulsfolgen erzeugbar sind, vergleichbar mit den Ergebnissen der Modellgeometrie. Zu-
dem ist von einer ausreichenden Stimulation der Perilymphe auszugehen, da bei den Sensoren in
der Perilymphe eine optische Ubertragung des Lasersignals auf den optischen Drucksensor auf-
grund der Anordnung ausgeschlossen werden kann. Dariiber hinaus zeigt die Berechnung der
Zeitverzogerung zwischen den Drucksignalen der Sensoren in den beiden Scalae, dass die Laser-
pulse ausreichende Druckamplituden zur Stimulation des runden Fensters und zur Anregung ei-
ner Druckwelle in der Perilymphe generieren, da der Druck von der Scala tympani (iber die Scala
media mit der Basilarmembran direkt in die Scala tympani gelangt. Deshalb ist mit diesen Mes-
sungen gezeigt, dass die laserbasierte Rundfensterstimulation eine Tonerzeugungsmethode ist,
die fur eine Stimulation bei intakten Haarzellen im Innenohr prinzipiell geeignet ist.

Bei der integralen Pulsmodulationsmethode ergibt sich eine geringe Verzerrung durch Storfre-
guenzen im tiefen und mittleren Frequenzbereich. Hierdurch lassen sich mit dem aktuell verwen-
deten Laser Frequenzen von 20 Hz bis ca. 1 kHz erzeugen. Hingegen ware eine Stimulation im
gesamten fur Sprache relevanten Bereich mit einem Laser moglich, der hohere Repetitionsraten
erreicht als der hier verwendete Laser mit der Limitation auf maximal 20 kHz. Hierfur werden
im Folgenden die theoretischen Frequenzspektren der integralen Pulsdichtemodulation mit einer
hoheren maximalen Repetitionsrate berechnet.
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Dabei wurden Tone bis mindestens 10 kHz mit einem Verhaltnis von mindestens 1000:1 bzw. 30
dB fir die Amplitude der Grundfrequenz zum lautesten Oberton innerhalb des Horbereichs von
20 Hz bis 20 kHz als Anforderungen festgelegt, sodass die Verzerrung fur Menschen nicht wahr-
nehmbar wére [181]. Hierfur ist eine maximale Laserfrequenz von ca. 200 kHz erforderlich, wie
die berechneten Frequenzspektren zeigen, wobei die Frequenzamplituden im Gegensatz zu den
bisherigen Spektren logarithmisch skaliert sind, damit die Oberténe trotz ihrer geringen
Amplitude noch erkennbar sind (s. Abb. 49). Dies zeigt, dass eine ausreichend verzerrungsarme
Tonerzeugung mit der vorgestellten Methode mdglich ist, wenn ein entsprechender Laser zur
Verfligung stiinde. Ein Laser mit fir die Kavitationsbildung ausreichend kurzen Laserpulsdauern
und ausreichend hoher Leistung sowie der Mdglichkeit, die Pulsfolgen beliebig einzustellen, da
dies fir die verwendeten Pulsdichtemodulationen erforderlich ist, ist aktuell auf dem Markt nicht
erhdltlich, jedoch mit der heutigen Lasertechnik prinzipiell konstruierbar.
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Abbildung 49: Frequenzspektren der theoretisch berechneten Pulsfolgen mit integraler Pulsdichtemodulation bei maximaler
Pulsfrequenz von 200 kHz. Hier wurde die logarithmische Skala gewahlt, da die Oberténe sonst nicht erkennbar wéren. Zum
Vergleich in C das Spektrum mit der Maximalfrequenz des in dieser Arbeit verwendeten Lasers von 20 kHz, das auch in den
Messungen eingesetzt wurde.

Neben der Verzerrung sind die absolute erzeugbare Lautstarke und der dynamische Bereich fiir
eine mogliche Anwendung entscheidend. Bei den Validierungsexperimenten in Felsenbein-Pré-
paraten wurde bei maximaler Laserpulsenergie ein dquivalenter Schalldruckpegel von ca. 99 dB
fiir die integrale Pulsdichtemodulation bei 500 Hz gemessen. Der dynamische Bereich, gemessen
mittels einer Variation der Laserpulsenergie, betrug ca. 20-27 dB, je nach Praparat und Modula-
tionsmethode, wobei der geringste dynamische Bereich fur gleichmé&iige Pulsfolgen messbar
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war, aufgrund des nachteiligen Signal-Rausch-Verhaltnisses (s. Abb. 46). Mit einer héheren La-
serleistung und -repetitionsrate sind zudem hohere maximale Schalldruckpegel und damit zu-
gleich ein breiterer dynamischer Bereich erreichbar. Im Vergleich dazu liefern herkdmmliche
Mittelohrimplantate bei tiefen Frequenzen z. B. bei 500 Hz einen effektiven Schalldruck von ca.
45-85 dB je nach Modell und Kopplungsmethode, sowie einen dynamischen Bereich von 30-35
dB [26].

Somit sind mit der laserbasierten Optoakustik sowohl ein ausreichend hoher Schalldruckpegel im
Innenohr als auch ein akzeptabler dynamischer Bereich erreichbar, was es ermdglicht, stark hor-
geschadigten Personen das Horen zu ermdglichen, fir die z. B. die mechanische Stimulation von
Mittelohrimplantaten nicht ausreichend oder aufgrund von anatomischen Besonderheiten nicht
geeignet ist. Im Vergleich zu herkdbmmlichen Mittelohrimplantaten ist der erreichbare maximale
Schalldruck inshesondere bei besonders tiefen Frequenzen bei der Laserstimulation hoher [26].
Mit dem hier vorgestellten Laseraufbau sind insbesondere bei den tiefsten fur den Menschen
horbaren Frequenzen hohere Schalldruckpegel erreichbar als bei mittleren Frequenzen.

Fur eine kinftige Weiterentwicklung zu einem Hoérimplantat ist neben der Verzerrung, der Laut-
starke und dem dynamischen Bereich auch wichtig, dass beliebige Signale erzeugbar sind, z. B.
fur die Sprachiibertragung. In dieser Arbeit wurden ausschlieBlich Sinustdne erzeugt, jedoch ist
das Konzept der Pulsdichtemodulation auf jede beliebige Signalform ubertragbar (vgl. Kap. 3.6)
und wird zur Signaliibermittlung bereits weitverbreitet eingesetzt. Eine VVoraussetzung zur Er-
zeugung von Sprache ist jedoch, dass ein Laser mit ausreichend hoher Maximalfrequenz einge-
setzt wird, z. B. sind fiir Sprache Frequenzen bis ca. 8 kHz besonders relevant (s. Kap. 2.1) [182].
Dann ware ein Einsatz als Hérimplantat méglich, wobei ein einziger Laser als Schallquelle aus-
reicht.

Eine zusatzliche Herausforderung auf dem Weg zur Anwendung als Horimplantat umfasst die
Verkleinerung und robustere Gestaltung des Lasers mit der dazugehdrigen Fokussierungsoptik,
Elektronik und Energieversorgung. Die Temperaturmessungen zum Energieeintrag der Laser-
pulse in ein kleines Flussigkeitsvolumen haben zudem gezeigt, dass bereits bei einer maximalen
Pulsfrequenz von 20 kHz eine signifikante Temperaturerhdhung erfolgt (vgl. Kap 4.6). Der Hit-
zeeintrag ware — wie die gemessene Frequenzabhangigkeit der Temperaturerh6hung fir Repeti-
tionsraten zwischen 1 kHz und 20 kHz gezeigt hat — deutlich héher, wenn ein Laser mit hoherer
Maximalfrequenz von z. B. 200 kHz zur Erzeugung aller relevanten Frequenzen eingesetzt wer-
den wiirde. Um eine fiir das menschliche Gewebe schadliche Temperaturerhdhung aufgrund des
Lasereinsatzes zu vermeiden, ist somit bei der Konstruktion eines Implantats eine Ableitung der
Warme vorzusehen. Dies ist z. B. mittels eines in die Laserfaser oder das Gel integrierten Kup-
ferdrahtes moglich, der die im Gel deponierte Warme ableitet bzw. verteilt, sodass eine geringere
und nicht mehr bedenkliche Temperaturerhéhung erreicht wird.

Zudem ist kunftig zu kl&ren, wie die konkrete Ausgestaltung des Horimplantats geschieht, insbe-
sondere, wo der Laser platziert wird. Wenn es méglich ist, einen ausreichend kleinen Laser mit
den oben genannten Anforderungen einer kurzen Pulsdauer und hohen Repetitionsrate von min.
200 kHz bei ausreichender Laserpulsenergie zu entwickeln, ist eine Platzierung im Ohr oder di-
rekt am Kopf moglich. Die Energieversorgung kénnte dann ahnlich wie bei heutigen Cochlea-
Implantaten Gber eine induktive Verbindung zu einer Batterie oder einem Akku erfolgen, der
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auflen am Mastoid magnetisch befestigt und problemlos von den Patientinnen selbst gewechselt
wird. Fur den Fall, dass eine Verkleinerung des Lasers aufgrund der Anforderungen an Pulsdauer
und -frequenz nicht moglich ist, wére eine Losung dhnlich eines Rucksacks mit einer faserbasier-
ten Weiterleitung z. B. zum runden Fenster im Ohr denkbar, jedoch flihrt dies zu héheren Hin-
dernissen und geringerer Akzeptanz flr eine Anwendung im Alltag und wirde deshalb einer er-
folgreichen Verbreitung entgegenstehen. Deshalb liegt die hauptséchliche Herausforderung kiinf-
tig darin, einen ausreichend kleinen Laser inklusive der Energieversorgung und Elektronik zur
Prozessierung, Berechnung und Ansteuerung der Lasersignale zu entwickeln.

95



6 Fazit zur Tonerzeugung und Ausblick auf kiinftige Entwicklung
zum Horimplantat

Fur das Prinzip eines laserbasierten optoakustischen Horimplantats wurde in dieser Arbeit schritt-
weise eine Stimulationsmethode aufgebaut, weiterentwickelt, in modellhaften Geometrien getes-
tet sowie mittels Computersimulationen nachvollzogen und bei der Stimulation am runden Fens-
ter in menschlichen Felsenbeinpraparaten validiert.

Die Stimulationsmethode umfasst einen Kurzpulslaser, der zunéchst im Freistrahl-Aufbau mit
einem Mikroskopobjektiv an einem festgelegten Punkt fokussiert wird und in einer Weiterent-
wicklung Uber eine Lichtleitfaser und zwei an deren Ende befestigten Kugellinsen flexibel fokus-
siert wird. Die Experimente im Wassermodell mit Druckmessungen durch das zeitlich hochauf-
geloste Nadelhydrofon haben gezeigt, dass jeder Laserpuls eine Kavitation erzeugt, die je eine
Druckwelle fir die Expansion und die nachfolgenden Kollapse generiert. Die Aneinanderreihung
von Laserpulsen zu gleichméRigen Pulsfolgen zeigte bei hohen Repetitionsraten, dass eine Toner-
zeugung moglich ist. Mittlere Frequenzen wurden durch die Fokussierung in ein viskoses Gel
generiert. FUr die Tonerzeugung im tiefen Frequenzbereich wurden die Pulsfolgen mittels einer
Pulsdichtemodulation angepasst. Dabei wurden zwei verschiedene Methoden eingesetzt: die sig-
nalwertbasierte sowie die integrale Pulsdichtemodulation. Die signalwertbasierte Pulsdichtemo-
dulation weist im Vergleich zur integralen Methode eine hohere Verzerrung durch Obertdne und
andere Storfrequenzen auf. Jedoch sind Frequenzen oberhalb von ca. 1 kHz mit der integralen
Methode nicht erzeugbar, aufgrund der Limitation des eingesetzten Lasers auf eine maximale
Repetitionsrate von 20 kHz. Mittels theoretischer Frequenzspektren wurde gezeigt, dass mit einer
Maximalfrequenz des Lasers von 200 kHz alle fir Hoérimplantate relevanten Frequenzen mit der
integralen Pulsdichtemodulation unter einer maximalen Verzerrung von — 30 dB erreichbar wa-
ren.

Aufgrund der im Innenohr herrschenden Geometrie wurde der Einfluss reflektierender Wande in
Experimenten und Simulationen untersucht. Dabei wurde im Fall einer einzelnen festen Grenze
nahe der laserinduzierten Kavitation festgestellt, dass sich die Kavitation verformt und die Druck-
transiente zusatzliche Nachschwingungen enthélt. Bei einer zylindrischen Geometrie, ahnlich ei-
ner ausgerollten Cochlea, wurden im Experiment mit dem Laserfokus in Gel vergleichbare
Drucktransienten und Frequenzspektren wie in dem groReren Wasserbehélter gemessen. Im Fall
eines Fokus in Wasser hingegen waren zusatzlich Druckoszillationen aufgrund der zahlreichen
Reflexionen an den Zylinderwanden sowie ein leicht abweichendes Frequenzspektrum messbar.
In einer entsprechenden Simulation der Kavitationsdynamik war der erste Kollaps gegentiber der
Expansion verlangsamt und dadurch ein asymmetrischer Radiusverlauf beobachtbar. Zudem
fihrten die reflektierenden Zylinderwénde im Computermodell zu einer Druckerh6hung gegen-
uber der reflexionsfreien Geometrie.

Die Validierung der Tonerzeugung in humanen Felsenbein-Praparaten wurde anhand der Stimu-
lation des runden Fensters mit dem Laserfokus, platziert in Gel, durchgefiihrt. Dazu wurden die
intracochledren Druckdifferenzen zweier in die Scala tympani bzw. vestibuli eingesetzten faser-
optischen Drucksensoren berechnet. Die Frequenzspektren zeigten, tGbereinstimmend mit den
Modellgeometrien, dass die integrale Pulsdichtemodulation fir tiefe Frequenzen geeignet ist und
eine geringe Verzerrung im Mittelfrequenzbereich aufweist sowie, dass hohe Frequenzen mittels
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gleichmaRiger Pulsfolgen erzeugbar sind. Jedoch wurde abweichend von den vorherigen Experi-
menten festgestellt, dass mittlere Frequenzen mit gleichmé&fi3igen Pulsfolgen nicht dominant in
den akustischen Spektren der intracochleéren Druckdifferenzen sind, sondern erst bei hohen Fre-
quenzen ab ca. 10 kHz. Solange die Oberttne der Repetitionsrate bei gleichmaRigen Pulsfolgen
innerhalb des menschlichen Horbereichs liegen, fuhren diese zu einer starken Verzerrung. Folg-
lich ist auch fur mittlere und hohe Frequenzen eine Erzeugung mittels der integralen Puls-
dichtemodulation wiinschenswert.

Insgesamt wurde in dieser Arbeit erfolgreich die laserbasierte optoakustische Stimulationsme-
thode zur Tonerzeugung entwickelt und validiert. Dadurch wurde der Weg bereitet zu einem da-
rauf basierenden Horimplantat, fir das einige Weiterentwicklungen wie insbesondere ein Laser
mit einer héheren Maximalfrequenz und minimierten Abmessungen erforderlich sind.

Die Anwendung eines solchen Horimplantats ist prinzipiell &hnlich einem aktiven Mittelohrim-
plantat denkbar, das entweder das ovale oder das runde Fenster durch die laserinduzierten Druck-
wellen, die in Gel erzeugt werden, in Schwingungen versetzt. Insbesondere aufgrund der hohen
erreichbaren Lautstarke im tieffrequenten Bereich ware die hier entwickelte Stimulationsme-
thode vorteilhaft gegentiber herkdmmlichen aktiven Mittelohrimplantaten. Zudem ist es moglich,
den maximalen Schalldruckpegel durch eine héhere Laserpulsenergie sowie durch eine héhere
Pulsdichte aufgrund einer htheren Maximalfrequenz bei der Erzeugung der Pulsdichtemodula-
tion noch zu steigern. Im Gegensatz dazu sind aktuell gebrduchliche aktive Mittelohrimplantate
durch die maximal erreichbare mechanische Auslenkung in ihrer hochsten Lautstarke begrenzt
und weisen inshesondere im Tieftonbereich Schwachen auf.
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Anhang

A.1 Druckmessungen mit Laserfokus in Ethanol, Glycerol, Agarose, Sucrose und
Wasser bzw. Gel mit Goldnanopartikeln

Eine hohe Viskositét ist auch mit anderen Materialien erreichbar. Weitere Medien neben Wasser
und Gel wurden optoakustisch vermessen, um zu priifen, ob die Viskositat der hauptentschei-
dende Faktor fur die Dominanz der Obertone bzw. der Grundfrequenz ist oder ob auch die kon-
krete Wahl des Materials von Bedeutung ist. Die Viskositadt von Agarose bei 0,5 % wurde mit
derselben Methode wie fiir das PNC-Gel vermessen und betrug 1,5 bei der Scherrate von 8/min,
also etwa 30 % der Viskositat von PNC Gel mit 1 % Konzentration. Jedoch ist die Mechanik von
Agarose im Gegensatz zum PNC-Gel ab einer gewissen Konzentration nicht nur von Viskositat,
sondern von Viskoelastizitat gepragt, d. h. eine Formveranderung durch eine Kraft fihrt nach
Wegfallen dieser Kraft u. U. zur Riickkehr in die urspriingliche Form. Zudem ist bei Agarose ab
etwa 0,5 % kein zerstérungsfreies Verflllen in andere Behélter moglich, da die Masse zerreif3t
und in Klumpen verschiedener Grole zerféllt.

In der nachfolgenden Tabelle ist eine Ubersicht tber alle verwendeten Materialien und deren
Ergebnisse gezeigt. Dabei bezeichnet ,.-,,, dass die Grundfrequenz nicht im Spektrum dominant
(= hochste Frequenzamplitude) ist, bei einer Laserrepetitionsrate in dem in der Spalte angegeben
Bereich. ,,+“ bedeutet, dass die Laserrepetitionsrate dominant ist. Furr einen schnellen Uberblick
sind diejenigen Materialspalten griin markiert, mit denen dominante Frequenzen in einem breiten
Bereich erreicht wurden.

Tabelle Al: Ubersicht Gber laserinduzierte optoakustische Druckmessungen in verschiedenen

Materialien
Frei- NA, Material Konzen- | Laser- Wahr- Fre- | Fre- | Fre- | Fre- | Fre- | Anmer-
strahl/ . tration pulse- schein- | quen | quen | quen | quen | quen | kung
Faser Lin- 0 nergie lichkeit | zen | zen | zen | zen | zen
SEE! @ ) fiir 20- | 200- > |>8
—1g ‘;“Crhzve” Druck- | 200 [500 |99 |kHz | kHz
pro o aber pulspro | Hz Hz oKH | T 8
10 ml) k’eine Laser- . Hz
puls
Akku- (ca)
mula-
tion
Frei- 0.28 Wasser pur 10— | 50-80% | - - - - +
strahl | (Ob- 15 W
jektiv)
Frei- 0.28 Sucrose in 10 % - 0W- | 10% - - - - - Spektrum:
stranl | (Ob- Wasser 90 % 20 W steigende
jektiv) Amplitude
mit stei-
gender
Frequenz
der Ober-
tone
Frei- 0.28 Agarose 0,1 %, 0w - | 10-20% | - - - - - Spektrum:
stranl | (Ob- 0,2%, 20 J steigende
jektiv) 0,5 % Amplitude
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mit stei-
gender
Frequenz
der Ober-
tone

Frei-
strahl

0.28
(Ob-
jektiv)

Glycerol

50 - 66
%
(ml/ml)

15wl —
20

80 %

Frei-
strahl

0.28
(Ob-
jektiv)

Ethanol

Pur

10 W -
20

100 %

Spektrum:
steigende
Amplitude
mit stei-
gender
Frequenz
der Ober-
téne

Frei-
strahl

0.28
(Ob-
jektiv)

Riboflavin

1%

15 W —
20

80 %

Spektrum:
steigende
Amplitude
mit stei-
gender
Frequenz
der Ober-
téne

Frei-
strahl

0.28
(Ob-
jektiv)

Intralipid

1%
(ml/ml)

15 W —
20 WJ

80 %

Spektrum:
steigende
Amplitude
mit stei-
gender
Frequenz
der Ober-
tone

Frei-
strahl

0.28
(Ob-
jektiv)

Fluorescin

0,4 %
(ml/ml)

15w —
20

80 %

Spektrum:
steigende
Amplitude
mit stei-
gender
Frequenz
der Ober-
tone

Frei-
strahl

0.28
(Ob-
jektiv)

Intralipid

1%
(ml/ml)

15w —
20

80 %

Spektrum:
steigende
Amplitude
mit stei-
gender
Frequenz
der Ober-
tone

Frei-
strahl

0.28
(Ob-
jektiv)

Ultraschallgel
(Eickemeyer)

Pur

(Vis-
kosi-tat
ca. 30
Pa s bei
8 Dre-
hungen
pro min)

15w —
20

99 %

Viskositat
hangt
stark von
der Pa-
ckung ab

(die 2. ge-
testete Pa-
ckung
hatte eine
um 20 %
geringere
Viskosi-
tét)
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Frei- 0.28 Ultraschallgel | Pur 15— | 9%
strahl j(gft)iv) (CV sonic) (Vis- 201
kosi-tét
ca. 15
Pa s bei
8 Dre-
hungen
pro min)
Frei- 0.28 PNC-Gel 02-05| 15— | 90%
stranl | (Ob- % 20 J
jektiv)
Frei- 0.28 PNC-Gel 06-4 15— | 9% Frequen-
strahl | (Ob- % 20 J zen 20 Hz
jektiv) -2 kHz ge-
hen mit
Puls-
dichtemo-
dulation
Frei- 0.28 PNC-Gel 0,6-4 15wW- | 9% Hohere
strahl | (Ob- % 20 J Fregs ge-
jektiv) MIT PDM hen ohne
Modula-
tion
Frei- 0.28 Wasser, Dia- 15wl — 80 %
strahl | (Ob- lyse-Membran 20 pd
jektiv) | zwischen Fo-
kus und Hyd-
rofon
Frei- 0.28 Wasser, Sili- 15uW- | 80% Tiefe Fre-
strahl | (Ob- kon 3mm dick 20 pd quenzen
jektiv) | zwischen Fo- werden
kus und Hyd- vom Sili-
rofon kon ge-
dampft
Auch mit
PDM
nicht do-
minant
Faser Ca. Wasser pur 2 - 99 %
(Kern- | 0,6 15w
durch- | (Ku-
mes- gellin-
serl sen 2,
mm) Durch
mes-
ser1,5
mm)
Faser 0,6 Wasser, 2 - 99 %
(Kern- | (Ku- . 15w
durch- | gellin- Einmalhand-
mes- sen) schuh zwi-
ser1 schen Fokus
mm) und Hydrofon
Faser 0,6 Wasser, 2 - 99 %
(Kern- | (Ku- y . 15w
durch- | gellin- diinne Gemd-
mes- sen) sep_lastlktute
ser 1 zwischen Fo-
mm) kus und Hyd-
rofon
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Faser | 0,6 Ethanol Pur 2 U - 100 % - - - - - Spektrum:
(Kern- | (Ku- 15 uJ steigende
durch- | gellin- Amplitude
mes- sen) mit stei-
serl gender
mm) Frequenz
der Ober-
tone
Faser | 0,6 PNC-Gel 1-2% | 2n— 99 % - + + + + Frequen-
(Kern- | (Ku- 15 W zen 20 Hz
durch- | gellin- -2 kHz
mes- sen) gehen mit
serl Puls-
mm) dichtemo-
dulation
Faser | 0,6 PNC-Gel mit 2 W — 99 % - + + + + Frequen-
(Kern- | (Ku- Einmalhand- 15 W zen 20 Hz
durch- | gellin- | schuh drum- -2 kHz
mes- sen) herum gehen mit
serl Puls-
mm) dichtemo-
dulation
Faser | 0,6 PNC-Gel mit 2 W — 99 % - + + + + Frequen-
(Kern- | (Ku- Gemiiseplas- 15 W zen 20 Hz
durch- | gellin- | tiktiite drum- -2 kHz
mes- sen) herum gehen mit
ser 1 Puls-
mm) dichtemo-
dulation
Faser 0,6 Silikon 3mm 90 % - - - - + Tiefe Fre-
(Kern- | (Ku- dick quenzen
durch- | gellin- werden
mes- sen) vom Sili-
ser 1 kon ge-
mm) déampft
Auch mit
PDM
nicht do-
minant
Faser 0,6 PNC-Gel & 90 % - - - + + Tiefe Fre-
(Kern- | (Ku- Silikon 3mm quenzen
durch- | gellin- | dick werden
mes- sen) vom Sili-
serl kon ge-
mm) dampft
Auch mit
PDM
nicht do-
minant

A.2 Pulsmodulation mit gleichmaliiger Sinusabtastung

Bevor die in der Arbeit thematisierten Modulationstechniken eingesetzt wurden, wurden Vorver-
suche mit einer dquidistanten Abtastung des Signals (hier auch ein Sinus) durchgefihrt (s. fol-
gende Abb. Al). Die Modulationsfrequenz war jedoch dadurch nicht direkt einstellbar, sondern
ergab sich aus der Summe der Punkte tber die innerhalb einer Sinusperiode liegenden Abtas-
tungspunkte. Je nach Parameterwahl des Minimums und Maximums des Sinus (hier 50 und 80)
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waren bei einigen Modulationsfrequenzen deutlich geringere Verzerrungen als bei direkt benach-
barten Frequenzen zu beobachten. Dies liegt an Sondereffekten, wenn die Abtastung bei zwei
aufeinanderfolgenden Sinusperioden exakt dieselben Punkte wahlt, da dann zuséatzliche Alias-
Frequenzen entstehen. Deshalb waren bestimmte Frequenzen besonders wenig verzerrt, diese
sind in Abb. A2 gezeigt. Hingegen waren zahlreiche andere Frequenzen, wie z. B. 1 kHz, nicht
dominant erzeugbar. Deshalb wurde diese Modulationsmethode verworfen.
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Abb. A 2: oben: Erstellung des Pulsmodulation-Lasertriggers, darunter: Frequenzspektren der Hydrofonmessungen
in Gel (10 g/I) flr ausgewéhlte Modulationsfrequenzen mit einer Pulsmodulation, bei der die Abtastung des Sinus
in konstanten Zeitabstdnden vorgenommen wird. Im Gegensatz dazu dominierte bei den meisten Modulationsfre-
quenzen andere Komponenten als die Modulationsfrequenz. Deshalb wurde fr die weiteren Experimente die Puls-
dichtemodulation verwendet, bei der die Sinusabtastung in variierten Zeitabstanden geschieht (vgl. Kap. 3.6).
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A.3 Variation der Andrick-Kraft an das runde Fenster bei Tonerzeugung in hu-
manen Felsenbein-Préaparaten

Die Messungen, die in Kap. 4.4 dargestellt sind, wurden mit einer Andrick-Kraft von ca. 50 mN
durchgefuhrt, gemessen mit einem Kraftsensor and er Hilse des Stimulationslasers. Da bei der
Entwicklung von aktiven Mittelohrimplantaten insbesondere zur Rundfensterstimulation die An-
drickkraft ein wichtiger Faktor zur Erlangung einer optimalen Stimulation tber einen breiten
Frequenzbereich darstellt, wurde diese variiert und der Einfluss auf Frequenzspektren gleichma-
Riger Laserpulsfolgen untersucht (s. Abb. A3). Bei einer Kraft zwischen 30 mN und 140 mN
zeigt sich keine signifikante VVerédnderung der Frequenzspektren. Ab einer Kraft von 200 mN
hingegen sinkt die Frequenzamplitude der Grundfrequenz stark. Bei einer Kraft von 15 mN wie-
derum sinkt die Frequenzamplitude aller Obertdne und der Grundfrequenz deutlich. Eine héhere
Andruck-Kraft flihrt einerseits dazu, dass sich weniger Gelvolumen zwischen den Kugellinsen
am Faserende und dem runden Fenster befindet. Zudem konnte die maximale verwendete Kraft
von 260 mN zu einer teilweisen Blockierung der Bewegungsfreiheit des runden Fensters fiihren,
sodass weniger Druck auf die Perilymphe Ubertragen wird.
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Abb. A3: Frequenzspektren der intracochledren Druckmessungen je Sensor in Scala tympani und Scala vestibuli
sowie intracochledre Druckdifferenzen (ICDD) fir verschiedene Andriick-Kréfte an das runde Fenster, bei einer
gleichmaRigen Laserpulsfolge von 1 kHz, gemessen in einem Vorversuch (Préparat, das nicht zu den Messreihen

der in Kap. 4.5 aufgefiihrten Experimente gehort).
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A.4 Variation der Maximalfrequenz der Pulsmodulation zur Tonerzeugung in hu-
manen Felsenbein-Préaparaten

Die in Kap. 4.5 dargestellten integral-pulsmodulierten Frequenzspektren in humanen Felsenbein-
Préaparaten sind mit der maximalen Laserfrequenz von 20 kHz erstellt worden, da dies der Limi-
tation des verwendeten Lasersystems entspricht. Somit betragt der minimale Abstand zwischen
zwei aufeinanderfolgenden Laserpulsen 50 ps. Wird dieser Abstand verlangert, lasst sich die
Amplitude der Modulationsfrequenz im Spektrum veréndern, jedoch erhéht sich zugleich die
Verzerrung durch Storfrequenzen (s. Abb. A4). Prinzipiell ist dadurch gezeigt, dass ein schnelle-
res Lasersystem dazu in der Lage ware, sowohl eine hohere absolute Frequenzamplitude bei der
Zielfrequenz zu erreichen als auch eine geringere Verzerrung (s. dazu auch Kap. 5.2). Zudem
waére eine Verstellung der Lautstérke allein durch die Veranderung der Pulsmodulationsober-
grenze moglich, sofern der Laser ausreichend schnell ist, um zu gewahrleisten, dass die sich dabei
erhdhende Verzerrung im Ultraschallbereich liegt.
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Abb. A4: Verédnderung der maximalen Laserfrequenz bei der integralen Pulsdichtemodulation fiihrt zu den abge-

bildeten intracochledren Druckdifferenzen mit verringerter Amplitude der Modulationsfrequenz und erhdhter Ver-
zerrung, gemessen flir Modulationsfrequenz 500 Hz, Rundfensterstimulation wie in Kap. 4.5.
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