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DESCRIPCION

Dispositivo para la foto-ablacion de la cérnea mediante un rayo laser.
Campo de aplicacion

La presente invencion se refiere a un procedimiento para la foto-ablacién de la cérnea mediante un rayo Laser, a
través del cual son llevados a efecto una multitud de procesos de ablacion parcial, que se producen de forma sucesiva,
como asimismo se refiere esta invencion a un dispositivo con una fuente de radiacién Léser, el cual estd previsto para
poder realizar el procedimiento. Por medio de la presente invencion, los grosores intraoculares y las distancias en el
tramo delantero del ojo pueden ser medidos directamente antes, al igual que durante asi como inmediatamente después
de las intervenciones quirtirgicas de los tratamientos de la cérnea. En funcién de estos resultados de medicién puede
ser efectuado, en tiempo real, el control de un tratamiento foto-refractivo. Este control en tiempo real conduce a una
incrementada seguridad para el paciente asi como a una perfeccionada precision en la correccién visual de tipo foto-
refractivo.

Estado de la técnica

En la Patente Num. 5 720 894 A de los Estados Unidos estd descrita una forma para lixiviar mediante rayos Laser
el material de unos tejidos bioldgicos, sobre todo de los tejidos duros asi como de la cérnea. A este efecto, pueden
ser empleados unos pulsados rayos Léser de lixiviacion con una longitud de onda de 200 nm hasta 2.000 nm; con una
anchura de pulsacion de 0,02 ps hasta 100 ps, asi como con una velocidad de repeticion de 10 Hz hasta 2.000 Hz.
Una lixiviacién exacta ha sido conseguida por el hecho de que cada vez habia sido eliminado solamente un reducido
volumen. El material, lixiviado mediante los pulsos del rayo Laser, podia ser determinado de forma espectroscépica
o mediante la OCT (optical coherence tomography) - o tomografia de coherencia éptica). Con la tomografia de tipo
OCT ha sido medida la profundidad del criter de la lixiviacién. Segiin la Patente Num. 5 720 894 A de los Estados
Unidos, si bien ha sido medida la velocidad de lixiviacién mediante OCT, pero no ha sido determinado ningtin perfil
de grosor.

Segtin la Patente Nim. 5 693 109 A de los Estados Unidos, durante una intervencion quirtrgica de cataratas asi
como en una cirugia refractiva ha sido determinada, mediante la tomografia OCT, la alcanzada fuerza de refraccién
de la lente. A través de esta medicién podian ser determinados los contornos superficiales delanteros y posteriores asi
como el grosor de la cérnea, empleando para ello una longitud de ondas Léser de 850 nm. Segun esta Patente Nim.
5 693 109 A de los Estados Unidos, no se conoce, sin embargo, el empleo de un rayo Laser para tratar de forma
controlada la cérnea.

En la Patente Alemana Nim. DE - A 197 04 602 esta descrito un sistema de medicién, que trabaja segtin el
principio de un interferémetro Michelson. Todos los caminos 6pticos del interferémetro se pierden en el aire. Segtin la
Patente Alemana Num. DE - A - 197 04 602, es desconocido el empleo de conductores de rayos, que harian un tanto
manejable el conjunto de este dispositivo de medicion.

Presentacion de la invencion
Objeto de la invencion

La presente invencidn tiene el objeto de proporcionar un dispositivo mediante el cual pueda ser posible tratar de
una manera mds segura la cornea.

Solucién del problema

De acuerdo con la presente invencion, este objeto se consigue por el hecho de que antes y/o después de cada
proceso de una ablacidn parcial, mediante un dispositivo medidor -que trabaja conjuntamente con un interferémetro
Michelson- es determinado el grosor de la coérnea, y no solamente la forma superficial y la fuerza de refraccién
optica de la misma. Es determinada, ademds, la posicién de la zona, prevista para la ablacion, y una autorizacién
para la ablacién es concedida solamente si esta zona se encuentra dentro de unos valores de tolerancia previamente
determinados. Gracias a ello, quedan excluidos unos erréneos procesos de ablacion tal como los mismos se pueden
presentar, por ejemplo, a causa de un movimiento del ojo.

En este caso, y como consecuencia de los determinados valores del grosor de la cérnea, el dispositivo medidor
conduce el rayo Laser -controlado con la intensidad de un ajuste posterior- por aquellas partes de la cérnea, las cuales
han de ser corregidas todavia en cuanto a su grosor. Debido a ello, las ablaciones parciales son llevadas a efecto de
tal manera que -teniendo en consideracién un perfil previamente determinado para la cérnea- no se pueda quedar por
debajo de un grosor de cdrnea establecido con antelacion.

En relacién con el dispositivo, para esta finalidad estan previstos una fuente de rayos Laser, un dispositivo o sistema
de control asi como un dispositivo medidor. El sistema de control puede comprender una unidad de desviacién de
rayos, a través de la cual el rayo Laser puede ser conducido en el sentido transversal sobre la cornea. El dispositivo de
la presente invencién comprende, ademads, un dispositivo medidor con un interferémetro Michelson, con una longitud
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de onda central de la fuente de rayos Laser dentro de la gama de 1,310 nm y con una fibra de tipo mono-modal para
esta longitud de onda en el brazo de referencia para que pueda ser compensada correctamente la longitud de recorrido
optico dentro del aire y en el brazo de medicion, la cual es necesaria para la realizacién de la medicién.

Tal como descrito mds abajo, dentro del sistema de control estdn memorizadas distintas curvas de aforo, relativas a
la determinacidn de la distancia 6ptima del punto del tratamiento asi como a las tolerancias de inclinacién del mismo
en relacion con el eje de los rayos Laser, el cual ha de ser tratado.

Gracias al empleo de una fuente de rayos de medicion dentro de la gama de 1,310 nm, con una anchura de banda de
aproximadamente +/- 100 nm, se reducen al minimo sobre todo las sucesiones de la dispersion, las cuales distorsionan
y reducen las sefiales. Al ser empleada, concretamente, una fuente de radiacién con una longitud de onda central, que
de forma discrecional puede ser establecida previamente, resulta que en el brazo de medicién se produce normalmente
-debido a la estructura que queda definida por el microscopio de operacion, por la cdmara de fondo o por el rayo Léser-
un recorrido relativamente largo en el aire, el cual es del orden de un metro. En el brazo de referencia, este camino en
el aire tiene que ser compensado por un correspondiente recorrido o en el aire o en otro medio (de forma preferente en
una fibra de tipo mono-modal por motivos de ahorrar espacio) para que puedan ser generadas las necesarias sefiales
de referencia. Si el camino, recorrido en el aire en el brazo de medicidn, es compensado en el brazo de referencia con
un recorrido correspondiente en el aire, se producen -a causa de la dispersién- una distorsién y una reduccién en las
sefales, las cuales son sélo relativamente pequefias. En este caso, el brazo de referencia, desde luego, ya no puede
estar constituido de una forma compacta. Sin embargo, si el camino, recorrido en el aire en el brazo de medicién, es
compensado en el brazo de referencia con una fibra de tipo mono-modal, se producen normalmente una distorsién
y una reduccion relativamente elevadas de las sefiales, habida cuenta de que son distintas las propiedades de una
dispersion en el brazo de referencia y en el brazo de medicién. No obstante, de una manera sorprendente existe una
gama de longitud de ondas alrededor de 1.310 nm, dentro de la cual estdn reducidas al minimo esta distorsién y la
reduccion de las sefiales, de tal manera que el camino 6ptico en el aire de varios metros dentro de un brazo de medicién
pueda ser compensado, por un camino recorrido en una fibra de tipo mono-modal dentro del brazo de referencia, sin
que por ello sea perturbada la sefial de interferencia. Gracias a la compensacién de un camino 6ptico dentro de una
fibra, el interferémetro puede ser construido de una forma extraordinariamente compacta y econdmica.

Segtin una preferida forma de realizacion, resulta que también los pardmetros del rayo Léser -como son el didmetro
del mismo en la cérnea, la intensidad, la potencia, la energia y la duracién de pulsacién de la radiacién del Laser-
pueden ser controlados de tal manera, que puedan ser tenidas en consideracion las influencias del entorno sobre el
resultado de la fotorefraccidn, tales como son la humedad del aire y la temperatura del mismo en la sala de operaciones
asi como unas influencias especificas del paciente asi como la evaporacion de sustancias quimicas, guardadas en la
sala de operaciones y como pueden ser, por ejemplo, los recipientes (abiertos) del alcohol, recipientes (abiertos) de
productos de limpieza o la edad del paciente, el sexo, la composicién de su cérnea asi como la temperatura de la
misma. También pueden ser tenidos en consideracion otros datos especificos del paciente.

Con el objeto de facilitar esto, en unos reconocimientos previos es medido el grosor de la cérnea en funcion de la
humedad del aire, de la temperatura en la sala de operaciones, de la edad, del sexo, de la composicién de la cérnea asi
como en funcién de la temperatura de la misma. A continuacidn, en base a los resultados de estas mediciones unos
factores de correccidn, que se introducen en el sistema de control del rayo Laser. En este caso, puede ser conseguido
un excelente resultado, también al existir unas divergencias en relacidn con las condiciones normales. Incluso en los
pacientes con un astigmatismo irregular, con un ceratocono o con una superficie irregular y ondulada de la cérnea
pueden ser efectuadas unas correcciones foto-refractivas, que alcanzan el limite de aproximadamente 20/5 hasta 20/8
(en funcién del tamaiio de la pupila), el cual queda establecido por las leyes de refraccién 6ptica.

Por medio del dispositivo medidor aqui descrito existe, por primera vez, la posibilidad de determinar la superficie
delantera de la cOrnea; la superficie posterior de la cornea; la distancia entre la cérnea y un punto de referencia; la
inclinacién de la cérnea y, por ende, las coordenadas de toda la cérnea en el espacio tridimensional, a la manera online
durante toda la intervencién quirdrgica de tipo refractivo y esto, ademads, sin establecer ningin contacto fisico.

Breve descripcion de los planos

A continuacién, algunos ejemplos para la realizacién -tanto del dispositivo como del procedimiento de la presente
invencion- estdn descritos con mds detalles y con referencia a los planos adjuntos, en los cuales:

La Figura 1 muestra un esquema de bloques del dispositivo segiin la invencion;
La Figura 2 indica un dispositivo medidor del dispositivo indicado en la Figura 1, con un acoplador de fibras 2 x 2;

La Figura 3 muestra una variante del dispositivo medidor, indicado en la Figura 2, con un acoplador de fibras 3 x
3;

La Figura 4 indica una variante del dispositivo medidor, indicado en la Figura 2, con dos acopladores de fibras 2 x
2;
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La Figura 5 muestra el camino 6ptico para un rayo de medicion en el cual éste ultimo incide siempre de forma
aproximadamente vertical en el objeto de la medicidn;

La Figura 6 indica, a titulo de ejemplo, una forma de disposicién del brazo medidor con una fibra que mantiene la
polarizacion;

La Figura 7 muestra un diagrama de flujo, que representa un procedimiento durante la lixiviacion para LASIK
(Laser-assisted in situ Keratomileusis o Ceratomilosis asistida in sifu con rayos Laser);

La Figura 8 indica un diagrama de flujo, que representa un procedimiento durante la lixiviacién para PRK (photo-
refractive Keratektometrie o ceratectometria foto-refractiva);

La Figura 9 muestra una variante de realizacion, que hace posible una medicidn del grosor periférico de la cérnea
o una medicién del esclero-grosor;

La Figura 10 indica una variante, relativa a la forma de realizacién indicada en la Figura 9;
La Figura 11 muestra otra variante; con un acoplamiento de los rayos de medicidn a un microscopio estéreo;

La Figura 12 indica una forma de disposicion esquematizada para determinar el contenido de agua de la cérnea;
mientras que

La Figura 13 muestra una variante para la forma de realizacién, indicada en la Figura 12.
Formas para la realizacion de la invencion

La invencién, que a continuacién se describe, es empleada preferentemente para el tratamiento de la vista. El
ojo humano es un objeto extremadamente sensible cuya posicidn, ademds, puede ser fijada solamente con grandes
dificultades. Por consiguiente, conjuntamente con el proceso de ablacién de material son indicados también unos
métodos para determinar la posicién del ojo; en este caso, la ablacién -que es efectuada mediante un rayo Laser-
siempre debe ser realizada solamente al ser 6ptima la posicién del ojo, que ha de ser tratado. Es asi concretamente
que, por un lado, puede haber variado la distancia entre la zona a tratar y una 6ptica de enfoque para la radiacién
Laser. Asimismo, es posible que el paciente haya movido ligeramente el ojo, de tal manera que el eje de la radiacién
de trabajo ya no incidiria de forma vertical. Esto quiere decir, que estin estrechamente relacionadas entre si la ablacién
del material y la determinacién de la posicion. Una ablacién no puede ser llevada a efecto si no es lo suficientemente
apropiada la posicién de la zona a tratar. Al producirse una desviacién de la posicidn, el proceso de la ablacién esta
bloqueado automadticamente.

Por una medicién de distancia queda determinada, como ya mencionado més arriba, la distancia entre la superficie
delantera de la cérnea y un definido punto de referencia. Este punto de referencia puede ser un lugar previamente
determinado desde el rayo Laser del tratamiento o bien puede ser un punto previamente determinado por el aparato
medidor. Un lugar, determinado por el rayo Laser del tratamiento puede representar, por ejemplo, la coordenada del
Optimo punto de tratamiento en la cérnea. Un lugar, indicado por el aparato medidor, representa una definida posicién
del elemento variador de longitud de camino en el interferémetro Michelson, el cual es empleado mds abajo. Esta
posicién puede ser indicada por medio de un llamado codificador.

Para cada aparato de tratamiento se efectuard un aforo de distancias, previo a la puesta en funcionamiento del
mismo. Al ser empleado para la determinacidn de la distancia en un interferémetro Michelson, por ejemplo, un cubo o
dado rotatorio -tal como el mismo estd descrito, a titulo de ejemplo, en la Patente Internacional Nim. WO 99/22198-
un lugar especialmente indicado como punto éptimo es la posicién de cero grado del cubo. En este caso, la superficie
revestida del cubo -la cual es altamente reflectante- se encuentra exactamente perpendicular al rayo incidente del brazo
de referencia. La luz, que con esta posicion de cero grado es reflectada en retorno hacia la fibra del brazo de referencia,
es medida por la electrénica de deteccidn. El codificador es ajustado ahora de tal modo que el mismo pueda emitir,
justamente en esta posicién de cero grado, un pulso eléctrico. Puede ser aplicada para las mediciones de distancia
la coordinacién temporal entre este pulso de referencia y un pulso de reflexion, emitido desde la superficie delantera
de la cérnea. El aforo es llevado a efecto a través de un objeto que es reflectante dentro del lugar éptimo para el
tratamiento. Este valor de distancia es memorizado, previo a la puesta en marcha del aparato del tratamiento, y el
mismo es empleado como valor de comparacion para los tratamientos posteriores.

Como objeto de medicién puede ser empleada una placa de cristal, que se encuentra ajustada dentro del lugar
optimo para el tratamiento. El lugar 6ptimo puede ser determinado, por ejemplo, por el empleo de dos rayos Laser
piloto; en este caso, la placa de cristal debe estar dispuesta en el punto en el cual se cruzan los rayos entre si.

Aparte de la distancia correcta, también ha de ser conseguida la posicion correcta de la zona, que tiene que ser tra-
tada. Hasta la presente, este posicionamiento correcto habia sido comprobado mediante cdmaras de video. La imagen
de video tomada ha sido reproducida en una pantalla para aqui ser comparada con una posicién previamente deter-
minada y marcada. Si bien con ello se podia efectuar un control de la posicidn, la inclinacién del ojo a causa de una
variacion en la direccién de mirada, sin embargo, no podia ser detectada. Por este motivo, durante unas dificultades en
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la fijacién, por ejemplo, del paciente podian ser obtenidos unos modelos de ablacién involuntariamente descentrados.
Los descentrajes de este tipo pueden conducir a unas correcciones inexactas de la capacidad visual las que, dado el
caso, incluso podrian hacer necesario un tratamiento posterior. Por medio de las precauciones, descritas a continua-
cidn, existe ahora la posibilidad de medir -a través de las alturas de sefiales de las superficies delantera y posterior de
la cérnea, las cuales son medidas con el dispositivo medidor- a la manera online la tendencia de la cérnea durante una
cirugia refractiva y, en su caso, de adaptar el modelo de la ablacién en conformidad con los datos de la medicién.

La altura de las sefiales de deteccion eléctricas de la superficie delantera asi como de la superficie posterior estin
en funcion de la sensibilidad del dispositivo medidor; de la apertura numérica del rayo de medicién; de la potencia
optica de la luz de medicidn, la que incide en la cérnea; del indice de refraccion de la cérnea y de la cdmara delantera;
como asimismo estd esta altura en funcién de la inclinacién de la cérnea con respecto al rayo de medicién. Son
conocidas y constantes la sensibilidad del dispositivo medidor, la apertura numérica del rayo de medicién asi como
la potencia de la luz de medicién. El indice de refraccién de la cérnea y de la cdmara delantera oscila en los distintos
pacientes, pero solamente dentro de un reducido 4mbito. Por consiguiente, la altura de las sefiales medidas depende
casi exclusivamente de la inclinacién de la cérnea en relacion con el rayo de la medicién. Por este motivo, en distintas
personas de la prueba se efectuardn previamente unas mediciones de calibrado para memorizar éstas en funcién de su
dngulo de inclinacién. En su momento, durante un tratamiento de ablacién en el paciente, estos valores de aforo pueden
ser comparados con los valores efectivos, por lo cual puede ser determinada la inclinacién actual. Al ser excesivamente
grande el dngulo de inclinacién, determinado de esta manera, se interrumpe el tratamiento.

El esquema de bloques, indicado en la Figura 1 para el dispositivo de la presente invencidén, comprende un disposi-
tivo medidor 1, que mds abajo estd descrito en sus distintas variantes de realizacién; un sistema de control 3 asi como
una fuente de radiacién Laser 7. La electrénica de control 3 tiene una memoria de datos, que actia en conjunto con
una unidad de andlisis, asi como una unidad de excitacién. La radiacién Laser de la fuente de radiacion 7 es dirigida
-a través de una Optica 6 y de un espejo reflector o desviador 5, que también actda como divisor de rayos- sobre una
zona en la cornea, la cual ha de ser tratada. La parte, que debe ser tratada, puede ser marcada con el rayo de un Laser
fijador 9. Tal como mencionado mas arriba, el ojo y la exacta posicion lateral de la zona a tratar son controlados por
una cdmara de infrarrojos 11 como la unidad para el andlisis.

La fuente de radiacion Laser 7 es elegida en funcién de las deseadas técnicas quirdrgicas [PRK (photo-refractive
Keratektometrie o ceratectometria foto-refractiva); PTK (photo-therapeutische Keratektometrie o ceratectometria foto-
terapéutica); LTK (Laser-thermokeratoplastia o termo-ceratoplastia por Liser); LASIK (Laser-assisted in sifu Kerato-
mileusis o ceratomilosis asistida in sifu con rayos Laser); LASEK (Laser Epethelial Keratomileusis o ceratomilosis
epitelial de Laser)], que han de ser practicadas en el ojo 25. De este modo, para la lixiviacion o la ablacion de partes
de la cornea 24 serd empleado un Laser de tipo Excimer, y para el calentamiento de estas partes un Laser de tipo
Homium. La técnica LASEK estd basada en la separacién del epitelio o de un 16bulo epitelial mediante una solucién
alcoholica. El epitelio separado es luego rodado hacia un lado mediante una especie de espatula. El rayo Laser es
disparado entonces directamente sobre la estroma de la cérnea, y el mismo la elimina hasta llegar a la forma deseada.
A continuacidn, el epitelio o el I6bulo epitelial es retornado hacia su emplazamiento anterior. Es colocada una lente de
contacto blanda, que ha de ser llevada un par de dias para que no se puedan desplazar el epitelio o el 16bulo epitelial
reposicionados.

En la Figura 2 estd indicado, a titulo de ejemplo, un dispositivo medidor 1. La estructura del dispositivo medidor 1
estd basada en un interferémetro Michelson. El mismo comprende una fuente de radiacién 26.1, preferentemente con
una longitud de coherencia corta (normalmente de 15 ym hasta 30 ym), cuya radiacién estd acoplada a un acopiador
de fibras 2x2, 29.1. La longitud de coherencia es corta en relacién con el grosor de la cérnea, el cual ha de ser
determinado. El acoplador de fibras 29.1 dispone de dos entradas y de dos salidas. El mismo divide la radiacién en dos
partes. Una parte de la radiacion es introducida en un brazo de referencia 30, con una 6ptica de acoplamiento de entrada
37.1a, que de una manera simplificada estd indicada aqui como una lente, y en un elemento variador de longitud de
camino 6ptico 32.1. Este elemento variador de longitud de camino 6ptico 32.1 produce una variacién temporal de la
longitud de camino 6ptico del brazo de referencia 30, y esto por un recorrido AZ. La 6ptica de acoplamiento de entrada
37.1a transforma la radiacion -que sale de un extremo 27 del conductor de radiacién 28, que parte del acoplador de
fibras 29.1- en un rayo paralelo de espacio libre 22. El brazo de medicién 31 comprende, ademas, un controlador de
posicién 33.1; una fibra de mono-modal 35, con dos enchufes de fibras, 36.1a y 36.1b; una 6ptica de acoplamiento
de entrada 37.1b; como asimismo comprende este brazo de medicién una unidad 6ptica 39.1 que estd realizada -de
forma especial para una finalidad de tratamiento previamente determinada- con la fuente de radiacién Léser 7 (rayo
Laser de tratamiento). De la unidad éptica 39.1 puede formar parte la unidad desviadora de rayos 19, que estd indicada
en la Figura 1. La 6ptica de acoplamiento de entrada 37.1b -que, de forma simplificada estd indicada en la Figura 1
como un divisor de rayos 5- se puede componer, por ejemplo, de un sistema de lentes y de un divisor de rayos. El
controlador de posicién 33.1 es necesario para sobre todo adaptar la direccion de polarizacién de la radiacion, reflejada
por el objeto 24 de la medicién -en este caso, por la cérnea 24.1 del ojo humano 25- a la direccién de polarizacién
de la radiacion, que estd siendo reflejada dentro del elemento variador de longitud de camino 32.1; adaptacion ésta
que debe ser efectuada de tal manera que obtenga su maxima intensidad una sefial de interferencia, producida dentro
del acoplador de fibras 29.1 a causa de una interferencia de radiacién. El controlador de posicion 33.1 también puede
estar dispuesto dentro del brazo de referencia 30, en vez de en el brazo de medicién 31. La radiacién, que es reflejada
por el brazo de referencia 30 dentro del elemento variador de longitud de camino 32.1 asi como por el objeto 24.1 de
la medicidn, queda interferida dentro del acoplador de fibras 29.1, y una parte de la radiacién es conducida hacia un
foto-diodo 40. Desde el foto-diodo 40, la sefial eléctrica es transmitida hacia una unidad electrénica de procesamiento
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de sefiales 41. Esta unidad 41 se compone, por ejemplo, de una fase de amplificacién electrénica; de una filtracién
electrénica; de un rectificador asi como de un filtro de paso bajo para la generacién de una sefal de envoltura. A
continuacion, los datos y valores, determinados por la unidad 41, son conducidos hacia la cdmara de infrarrojos 11,
que en la Figura 1 estd indicada como unidad de andlisis, y desde ésta los mismos son pasados hacia la memoria de
datos 13 para aqui ser guardados a efectos de un tratamiento posterior.

Tal como indicado anteriormente, en la dptica de acoplamiento de entrada 37.1b puede estar incorporado, de forma
opcional, un sistema 6ptico transversal de desviacion de rayos, que aqui no ha sido representado. A través de este
sistema desviador de rayos existe la posibilidad de registrar tanto la topografia como la tomografia de la cérnea 24
(como, por ejemplo, el grosor de la cérnea en varios puntos transversales) para luego reproducirlas sobre una pantalla.
Este sistema desviador de rayos surte el efecto de que el rayo de medicién sobre la cornea 24 pueda ser desviado de la
posicion central hacia fuera. De este modo, resulta que con unas pequefias desviaciones del sistema desviador de rayos
puede ser medido el grosor de la cérnea en los puntos colindantes con la parte central de la misma. Gracias a ello,
también es los pacientes con un elevado astigmatismo o con un ceratocono es obtenida la mejor sefial de interferencia
posible dentro de la zona de la mayor ablacion. Al tratarse de unas mayores desviaciones del sistema desviador de
rayos, el grosor de la cérnea puede ser medido en los puntos periféricos de la cérnea. He aqui algunos ejemplos para
los sistemas de desviacion 19:

1) Dos espejos méviles para dos direcciones de desviacidn transversal;

2) Un solo espejo mévil que puede ser movido de tal manera, que con el mismo puedan ser efectuados los
dos sentidos de desviacion transversal (Las ventajas con respecto al punto 1) son un ahorro en espacio y un
menor nimero de componentes);

3) Una lente, que puede ser movida en el sentido transversal (horizontal y vertical) (Las ventajas con respecto
al punto 2): Ahorro en espacio y menor nimero de componentes).

Con el fin de conseguir que el rayo libre de medicién 44 - que estd desviado en el sentido transversal -incida
siempre de forma aproximadamente vertical y también en la parte periférica de la cérnea 24, el rayo de medicién 44
puede ser desviado- directamente por delante del ojo del paciente, por ejemplo, con un espejo 45.1, que estd formado
de una manera especial. Tal como indicado en la Figura 2, este espejo 45.1 de la configuracién especial puede ser,
por ejemplo, un cilindro hueco de espejo 45.1 (con un extremo abierto, tanto por el lado derecho como por el lado
izquierdo) u otro cuerpo hueco con dos aberturas, el cual estd posicionado por delante del ojo 25 del paciente. Mas
abajo, un espejo 45.4 de este tipo estd explicado en relacion con la Figura 5.

La Figura 3 muestra un dispositivo medidor 1.2, que es de forma andloga al dispositivo medidor de la Figura 2.
La diferencia existe solamente en el hecho de que aqui estdn previstos un acoplador de fibras 3x3, 29.2 -en vez del
acoplador de fibras 29.1 de la Figura 2- asi como dos foto-diodos, 47a y 47b, en lugar del foto-diodo 40. El acoplador
de fibras 29.2 es un acoplador de fibras 3x3, con tres entradas y tres salidas. Por medio de este acoplador de fibras 3x3
29.2, la sefial de interferencia de la radiacion -reflejada aqui en el brazo de medicién 49a y en el brazo de referencia
49b- conducida ahora sobre los dos foto-diodos, 47a y 47b. A través de una correspondiente evaluacion de las senales
electrénicas de los dos foto-diodos, 47a y 47b, dentro de una unidad de procesamiento de sefiales 50.1 -que esta
realizada de forma andloga a la unidad de procesamiento de sefiales 41- se puede conseguir, en comparacién con un
solo foto-diodo 40 segtn lo indicado en la Figura 2, una importante reduccion en los ruidos; por ejemplo, en los ruidos
de intensidad de la fuente de radiacidn.

En la Figura 4 estd indicado un dispositivo medidor 1.3, que tiene dos acopiadores de fibras 2x2, 53a y 53b. Por
medio de este dispositivo medidor 1.3 puede ser eliminada -en relacién con los dispositivos de medicién, 1.1 y 1.2-
una mayor parte proporcional de los ruidos.

Desde una fuente de radiacién 26.3, que esta realizada de forma andloga a las fuentes de radiacién, 26.1 y 26.2,
la radiacién de medicion pasa sobre el acoplador de fibras 53b para aqui ser dividida en el brazo de medicién 54 y
en el brazo de referencia 55. El brazo de referencia 55 comprende el elemento variador de longitud de camino 32.3;
los dos conductores de rayos, 56a y 56b; asi como las dos unidades de colimacién, 57a y 57b. De forma contraria a
los dispositivos medidores 1.1 y 1.2 de las Figuras 2 y 3, el rayo 59 ahora no es retornado otra vez al conductor de
radiacién 56a, sino el mismo es acoplado -después de un enfoque por una unidad de colimacién 57b- a un conductor
de rayos 56b, que se encuentra unido con el acopiador de fibras 53a.

La radiacién dentro del brazo de medicién 54 -que, de manera andloga a las formas de realizacién de los dispositi-
vos medidores, 1.1y 1.2, asimismo comprende un controlador de posicién 33.3, una 6ptica de acoplamiento de entrada
37.3, una unidad 6ptica 39.3 asi como el espejo 45.3 de una realizacién especial- también es reflejada en una cérnea
24.3, que ha de ser medida, y esta radiacion retorna luego, dentro del brazo de medicién 54, hacia el acoplador de
fibras 53b. A continuacion, la radiacion pasara -en funcion del procedimiento aplicado- por un conductor de radiacién
61 y hacia el acoplador de fibras 53a. Dentro del acoplador de fibras 53a es efectuada luego una interferencia interna
de los rayos entrantes de los conductores de radiacion, 56b y 61. La radiacién de interferencias es conducida, una
vez, a través de un conductor de radiacién 62a y sobre la unidad de deteccién de radiacién 63a 'y, la otra vez, por un
conductor de radiacién 62b y sobre la unidad de deteccion de radiacion 63b. Las sefiales eléctricas de deteccidn de las
dos unidades, 63a y 63b, son conducidas hacia una unidad de procesamiento de sefiales 50.2 -que estd realizada de
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forma andloga a la unidad de procesamiento de sefiales 50.1- para ser procesadas por la primera. Un procesamiento
ulterior para una de las aplicaciones mencionadas més abajo es efectuado después mediante una unidad de anélisis 64,
que con la unidad 50.2 estd unida a través de las sefiales y la cual comprende preferentemente las necesarias memorias
de datos.

La ventaja de la conexiodn, indicada en la Figura 4, consiste en el hecho de que -debido al empleo de las dos
unidades de deteccion de radiacién, 63a y 63b- puede ser reducida la parte proporcional de ruidos (como, por ejemplo,
los ruidos de la intensidad de la fuente de radiacién 26.3). Las dos unidades de deteccidn de radiacion, 63a 'y 63b, estan
conectadas de forma no-paralela entre si, con el fin de que aquella parte de la corriente de radiacién, la que incide en
una unidad y la que es inservible para el andlisis, pueda generar una positiva sefial de corriente eléctrica, mientras que
la parte -también inservible para el andlisis- de la corriente de radiacion, que incide en la otra unidad, pueda generar
una negativa sefial de corriente eléctrica. Las dos sefiales de la corriente son unidas y se eliminan, como consecuencia,
entre si. Aquella parte de la radiacion incidente en una unidad de deteccion de radiacidn, la cual es ttil para el andlisis
(es decir, la sefial de interferencia, aqui un pulso senoidal temporalmente limitado), acusa un desplazamiento de fase de
7 con respecto a la sefial de interferencia, que incide en la otra unidad de deteccion de radiacion. Al estar desplazados
de fase dos pulsos senoidales de limitacién temporal y al ser los mismos sustraidos entre si (como consecuencia de
la conexién no-paralela entre las dos unidades de deteccion de radiacién, 63a 'y 63b), se produce otro pulso senoidal.
De forma contraria a los ruidos, durante la sefial de interferencia no se produce -debido a este conexionado de forma
no-paralela- ninguna extincién. Para que la descripcion sea completa, se hace constar que este principio es empleado
también en los foto-diodos, 47a y 47b, de la forma de disposicidn, representada en la Figura 3; en este caso, las fases
de las sefiales de interferencia, sin embargo, no estan desplazadas entre si por 7c, sino por 7C, debido al empleo de un
acopiador de fibras 3x3, 29.2.

La Figura 5 indica, con una linea de puntos, el camino dptico de la radiacién de medicion para un rayo libre no
desviado UB del eje 6ptico 65; la misma indica, con una linea de trazos, un rayo SDB ligeramente desviado del eje
optico 65 por una unidad desviadora de rayos 67; como asimismo indica la Figura 5, con una Linea de puntos y trazos,
un rayo LDB que estd ampliamente desviado del eje éptico 65 por la unidad desviadora de rayos 67 de una Optica
de acoplamiento de entrada 37.4, que estd realizada de forma andloga a las 6pticas de acoplamiento de entrada 37.1
hasta 37.3. En este caso, un espejo 45.4 -que estd realizado de manera andloga a los espejos, 45.1 hasta 45.3, y cuya
superficie reflectante 69 estd dispuesta de forma paralela al eje 6ptico 65- conduce el rayo LDB de tal modo sobre la
cornea 24.4 que este rayo LDB pueda incidir aproximadamente de forma vertical en la periferia de la cérnea 24.4, con
lo cual también se hace posible efectuar unas mediciones periféricas del grosor de la cérnea 24.4. El rayo de medicién
SDB, que por la unidad desviadora de rayos 67 es desviado sélo ligeramente del eje ptico 65, no incide, sin embargo,
en el espejo 45.4. No es necesario que el rayo SDB incida en el espejo 45.4, habida cuenta de que este rayo SDB incide
todavia de forma suficiente cerca del punto central 70 (hasta aproximadamente 1 mm) de la cornea 24.4 de tal manera
que la desviacién con respecto a la incidencia vertical sea todavia lo suficientemente pequefia para poder detectar una
sefial de interferencia. Tan s6lo para las zonas periféricas 71 de la cornea 24.4 -dentro de las cuales ya se hace notar
la curvatura de la cérnea- esta curvatura de la superficie tiene que ser corregida con una “dobladura” del rayo LDB a
través del espejo 45.4.

La Figura 6 indica, a titulo de ejemplo, la forma de disposicién para un brazo de medicién 73, que puede ser
empleado en lugar de los brazos de medicion 31, 49a y 54. Este brazo de medicién 73 comprende una fibra 74, que
mantiene la polarizacién y la que mediante un enchufe 75 -previsto para esta fibra 74, que mantiene la polarizacion-
se encuentra unida con una fibra 76, que conduce a uno de los acopladores de fibras, 29.1, 29.2 o 53b. Puede ser
empleado, asimismo, un enchufe para las fibras, que no mantienen la polarizacién. En contraposicién a la fibra “nor-
mal” de mono-modal 76, la posicién de la fibra 74, que mantiene la polarizacion, puede ser variada sin que esto tenga
ninguna repercusion sobre la generada sefial de interferencia. A través de una posicién angular regulable del enchufe
75 existe la posibilidad de adaptar la direccién de polarizacién del rayo de medicién de espacio libre 79 -que sale del
extremo 77 de la fibra 74- a la direccién de polarizacion de la radiacion dentro del brazo de referencia 30, 49b y 56b,
respectivamente. A causa de la forma de realizacién del brazo de medicion 73, la cual estd reflejada en la Figura 6,
puede ser prescindido de los controladores de polarizacién 33.1, 33.2 y 33.3, necesarios para los brazos de medicién
31, 49a y 54, respectivamente, indicados en las Figuras 2 hasta 4 y 9. Gracias a la supresion de los controladores de
polarizacién 33.1, 33.2 y 33.3, el brazo de medicién -y, por consiguiente, el conjunto de los dispositivos medidores-
pueden ser construidos de una forma méas pequefia y mds econdmica.

La Figura 7 muestra un diagrama de flujo, que representa un procedimiento durante la lixiviacién para LASIK
(Laser assisted in situ Keratomileusis o ceratomilosis asistida in situ con rayos Laser). El objetivo, tanto de LASIK
como también de las otras “operaciones refractivas” como, por ejemplo, de PRK o de LASEK, consiste en corregir
los defectos de vista -como son la miopia ola hipermetropia- de tal manera que se puedan prescindir de unas gafas o
de lentes de contacto. Este procedimiento indica cémo y cudndo las mediciones del grosor de la cérnea pueden ser
empleadas para conducir las operaciones de LASIK. Este diagrama de flujo puede ser aplicado tanto para LASIK
de miopia como LASIK de hiperopia. La tinica diferencia entre los procedimientos para LASIK de miopia y LASIK
de hiperopia consiste en el hecho de que para el cdlculo del didmetro de ablacidon -como funcién de la variacién en
las dioptrias- son aplicadas unas férmulas distintas LASIK es una operacién refractiva en la que por medio de un
micro-queratomo es cortado un I6bulo de la cérnea, el cual tiene un grosor de aproximadamente 150 um. Este 16bulo
permanece unido, por un lado, con la parte restante de la cérnea. A continuacion, el l6bulo es plegado hacia un lado.
Sobre la estroma de la cérnea, la que queda descubierta de este modo, son aplicados seguidamente los pulsos del rayo
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Laser hasta ser alcanzada la deseada lixiviacion. Una vez concluida la ablacion, el 16bulo de la cornea es colocado de
nuevo en su sitio para quedar posicionado en su lugar primitivo.

Segtin una primera fase del procedimiento, por medio de los dispositivos medidores 1.1, 1.2 y 1.3 arriba descritos
es determinado el grosor DMF de la cdérnea con el 16bulo. La longitud de variacién de camino AZ del elemento
variador de longitud de camino 32.1, 32.2 y 32.3, respectivamente, tiene que ser por lo menos de la magnitud del
grosor de la cérnea, el cual ha de ser medido. La interferencia se produce siempre que las longitudes de camino sean
iguales entre si, en el brazo de referencia y en el brazo de medicién. Teniendo en cuenta que la longitud de camino
dentro del brazo de referencia es variada por medio de los elementos variadores de longitud de camino 32.1, 32.2 y
32.3, respectivamente, resulta que después de la evaluacion de las sefiales -detectadas por el detector 40 o por los dos
detectores, 47a y 47b, asi como 63a y 63b, respectivamente- a través de la respectiva unidad de andlisis 11, 41, 50.1
y 50.2, queda detectada una correspondiente sefial de interferencia si las longitudes de camino dentro del brazo de
medicién son, hasta la cara delantera de la cérnea al igual que hasta la cara posterior de ésta, de la misma magnitud
como dentro del brazo de referencia. En este caso, las dos interferencias producen, por la formacién de la diferencia,
el grosor DMF de la cérnea 24.1 con el 16bulo. Este grosor DMF es memorizado dentro de una memoria de datos, que
forma parte de la unidad de andlisis.

Dentro de la siguiente fase del procedimiento, el 16bulo es cortado y plegado hacia un lado. Ahora es llevada a
efecto una nueva medicién del grosor DOF, pero sin el 16bulo y de forma andloga a lo descrito anteriormente. También
es memorizado el valor del grosor DOF, determinado con ello. Por parte de la unidad de andlisis es determinado ahora
el grosor critico KD, teniendo en consideracidn el grosor de la cérnea con y sin el 16bulo, DMF y DOF, asi como, en
su caso, otros parametros especificos del paciente. El grosor critico KD es un valor del grosor de la cérnea por debajo
del cual no se puede quedar uno, y esto por motivos de estabilidad, entre otros. Ahora es efectuado un primer pulso de
rayo Léser para la primera ablacion parcial de la cornea y, a continuacién, es determinado el grosor momentdneo MD
de la cérnea por medio del procedimiento de medicién arriba explicado. Una diferencia entre el valor del grosor de la
cornea sin el 16bulo DOF y este valor momentdneo del grosor MD produce un valor de ablacién de grosor DAB por
pulso de rayo Laser. Habida cuenta de que ahora es conocido el valor de ablacién de grosor DAB por pulso de rayo
Laser, puede ser determinado perfectamente el nimero de pulsos de rayo Ldser, el cual hace falta para una ablacién
de la cérnea de un grosor restante DREST, previamente determinado de la cérnea. Este nimero de los necesarios
pulsos de rayo Laser es determinado de tal manera, que uno no se pueda quedar por debajo de un grosor critico KD,
previamente establecido para la cérnea. Con anterioridad, ha sido efectuada la medicién del grosor con el 16bulo. Un
critico grosor restante de la cérnea puede estar en funcion del grosor de partida de la misma. De forma preferente, este
critico grosor restante KD es determinado segtn la férmula siguiente:

KD =a - DMF - b,

siendo DMF el grosor de partida de la cérnea (es decir, previo a la primera intervencion en la cornea). Las magnitudes
a y b son determinadas por el solicitante. Como valores normalizados -que, dado el caso, pueden ser corregidos- se
indican a = 0,58 y b = 30 um.

En vez de cortar el 16bulo y de empujarlo hacia el lado, también puede eliminarse el epitelio mediante un rascado.
En este caso se miden, por una parte, el grosor de la cérnea con el epitelio y, por la otra parte, la cérnea después de
eliminarse el epitelio. En el desarrollo del referido procedimiento, el valor DMF (grosor de la cérnea con el 16bulo) es
sustituido por el valor del grosor con el epitelio, DMF, mientras que el valor DOF (grosor de la cérnea sin el 16bulo)
es sustituido por el valor del grosor sin el epitelio, DOE. La Figura 8 muestra el correspondiente diagrama de flujo,
que representa un procedimiento de lixiviacidon para PRK (photorefractive Keratektometrie o ceratectometria foto-
refractiva). Este diagrama de flujo indica cémo y cudndo son empleadas las mediciones del grosor de la cérnea para
poder conducir la operaciéon PRK. El mismo puede ser aplicado tanto para las correcciones de miopia como para las
correcciones de hipermetropia. La tnica diferencia entre un procedimiento de miopia y de hipermetropia en la PRK
consiste en el hecho de que para el cdlculo del didmetro de ablacién tiene que ser empleada, en funcién de la variacién
en dioptrias, una férmula distinta.

La Figura 9 indica otra variante para la realizacién. Aqui es efectuada una medicién peroférica de la cérnea o la
medicién del grosor de un endurecimiento. El rayo de medicién y el rayo de tratamiento ya no se extienden juntos
entre si. En contraposicion al dispositivo 1.1, indicado en la Figura 2, 1a radiacién de medicién es dividida aqui, por un
acoplador de fibras 85, en varias radiaciones parciales; en este caso, las radiaciones parciales estdn dispuestas -dentro
de unos conductores de rayos, 86a 'y 96b, y en una disposicién preferentemente de forma anular- alrededor de un rayo
87 de un ldser de tratamiento 89. Con esta forma de disposicién pueden ser efectuadas unas mediciones periféricas del
grosor de la cornea. En la Figura 9 estan indicadas, en aras de una mayor claridad del dibujo, solamente dos radiaciones
parciales, 88a 88b, que salen de los dos conductores de rayos, 86a y 86b. Las radiaciones de medicion, 88a, 88b, ...,
que salen de las fibras, son enfocadas mediante una 6ptica 90 sobre la cornea 24.6 o sobre la parte del endurecimiento.
El didmetro de la disposicion de forma anular puede ser variado de manera manual o automatizada, de tal modo que
el grosor de la cérnea pueda ser medido en distintos aros concéntricos con unos didmetros diferentes. En este caso, la
sefial de interferencia es detectada mediante un detector 94 para luego ser procesada en una unidad de procesamiento
de sefiales 50.3.



10

15

20

25

30

35

40

45

50

55

60

65

ES 2 306 667 T3

Una seleccion entre los distintos puntos de una medicién puede ser conseguida a través de la correspondiente forma
de realizacion del acoplador de fibras 85. Este acoplador de fibras 85 puede estar realizado, por ejemplo, en forma de
un conmutador 6ptico de fibras, que en una corta sucesién temporal conmuta la radiacién desde un conductor de
rayos hacia otro conductor de rayos. De este modo, resulta que las sefiales de interferencia de los distintos puntos de
medicién estan separadas entre si temporalmente, por lo que las sefiales pueden ser asignadas a su punto de medicion.
Los tiempos de conmutacion se encuentran normalmente dentro de la gama de milisegundos.

En lugar del anteriormente mencionado acoplador de fibras 85, también puede ser empleado un acoplador de fibras,
que es selector de longitudes de onda. En este caso es asi, que una radiacion de banda ancha de la fuente de radiacién
26.3 es dividida -dentro de la gama de frecuencias- sobre varios conductores de rayos. En la manera de lo posible,
las individuales radiaciones, conducidas en cada uno de los conductores de rayos, no deben solaparse entre si dentro
de la gama de frecuencias. Por el lado detector es empleado, en este caso, otro acoplador de fibras con seleccién
de longitudes de onda, el que no estd indicado aqui y el cual conduce la radiacién hacia un nimero de detectores,
correspondiente a las frecuencias parciales. A cada punto de medicién queda asignado entonces un detector.

La Figura 10 muestra, asimismo, un ejemplo de realizacién para la medicién periférica del grosor de la cérnea o
del grosor del endurecimiento; también aqui es asi que un haz de rayos de medicién 91 no se encuentra acoplado al
camino 6ptico 92 de un rayo Laser de tratamiento 93. De manera andloga a la forma de realizacién de la Figura 9,
también en este caso resulta que una radiacién de medicién 95, procedente de la fuente de radiacion 26.4, es dividida -a
través de un divisor de rayos 96- en un brazo de medicién y en un brazo de referencia, 97a y 97b, respectivamente. Tal
como ya explicado mds arriba, dentro del brazo de referencia 97b una radiacién de referencia 99 es conducida hacia
un elemento variador de longitud de camino 100 para ser sometida a una variacién éptica en la longitud del camino y
ser reflejada de retorno. Dentro del brazo de medicién 97a, una radiaciéon de medicién 101 es dividida -mediante una
matriz de colimacién 102- en varios rayos de medicién 91, siendo cada rayo parcial acoplado de entrada al conductor
de un haz de conductores 103. Los conductores del haz 103 estdn dispuestos -en una configuraciéon previamente
determinada- por delante de la cérnea 24.7, que ha de ser medida. Estos conductores pueden estar configurados en
forma de un circulo. La radiacién, que es reflejada por la cara delantera y por la cara posterior de la cérnea 24.7,
entra otra vez en los conductores individuales del haz 103 para ser modulada, a través de la matriz de colimacién
102, en una “radiacién de espacio libre”, que interfiere en la radiacién, que es reflejada por el elemento variador de
longitud de camino. Esta radiacién de interferencia es detectada con una matriz de deteccién mono o bidimensional,
y la misma es procesada -de forma andloga a las puntualizaciones arriba indicadas- mediante una conexién paralela
de amplificacion; con una conexidn paralela de filtracion; dado el caso, con una conexion paralela de rectificado o, en
su caso, mediante la formacion paralela de envolturas. Toda esta conexidn paralela, desde la foto-deteccion hasta la
formacién de envoltura, puede estar integrada, por ejemplo, en un chip de tipo CMOS.

La invencidn, anteriormente descrita, hace posible medir el grosor de la cérnea -antes, durante o después de la
eliminacién del epitelio o bien antes, durante o después del corte de un 16bulo de la cérnea- y esto en tiempo real asi
como en uno o varios puntos de la cérnea. Esta invencion también hace posible medir el grosor de la cérnea -antes,
durante o después de un tratamiento foto-refractivo de la cérnea- en uno o en varios puntos de la cérnea. Ademds,
la presente invencién puede aportar los datos de medicién que son necesarios para determinar la topografia de la
cornea, los radios de la curvatura en la superficie de la cérnea asi como la elevacién de la cérnea. El dispositivo de
la presente invencién puede ser empleado con las distintas técnicas quirdrgicas (PRK, PTK, LASIK, LASEK). Por
un lado, el dispositivo puede ser empleado para controlar el rayo Laser del tratamiento de tal manera que -durante la
ablacién de la cérnea- uno no se quede por debajo de un grosor critico de la cérnea, el cual es previamente determinado
(dado el caso, especificamente para cada paciente). Sobre todo en la llamada técnica LASK puede ocurrir, que uno
se quede por debajo de este critico grosor restante. Ser reducido este critico grosor restante puede conducir a graves
complicaciones. De forma preferente, el objeto de la presente invencién estd equipado con un software y con un
enlace para el rayo Laser del tratamiento, y esto de tal manera que -en base a la medicién del grosor de la cérnea
en tiempo real- puede ser controlada de forma automdtica la intervencion con el rayo Laser. Por consiguiente, en el
caso de necesidad pueden los pardmetros del rayo Laser ser modificados de tal modo que, no obstante, pueda ser
efectuada una variacién previamente determinada en las dioptrias y sin por ello quedarse por debajo del grosor critico
de la cérnea. Esto puede ser conseguido por el hecho de que el didmetro de la zona de ablacion es reducido, al ser
necesario incluso durante el tratamiento. A causa de una reduccion en el didmetro de la zona de ablacioén, resulta que
la previamente determinada variacidn en las dioptrias ya es conseguida a una mds reducida profundidad de lixiviacion,
con lo cual queda eliminado el riesgo de quedarse por debajo del grosor critico KD de la cérnea. Para una correccién
de miopia, la relacion casual entre la variacién de dioptrias, el didmetro de la zona de ablacién y la profundidad de
la ablacién central queda establecida, de forma aproximada -segtin la Literatura “Cérnea”, Vol. III “Surgery of the
Cornea and Conjunctiva” (Cirugia de Cérnea y Conjuntiva), de Jay H. Krachmer, Mark J. Mannis, Edward J. Holland;
Mosby, 1997- por la férmula siguiente:

t, = =(8°D)/3,

en la que t, representa la maxima profundidad de ablacién por el eje Optico, en um; S es el didmetro de la zona de
ablacién, en mms., mientras que D representa la variacion en dioptrias, en dpt. Para la correccién de hiperopia se ha
de aplicar aproximadamente la misma férmula; en este caso, sin embargo, lo representa la maxima profundidad de
ablacién en la periferia de la cérnea y siempre bajo la condicién de que en la parte central de la cérnea no sea efectuada
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ninguna lixiviacién. En la Literatura arriba mencionada se encuentran también unas férmulas mds exactas y de tipo
general para una variacion de las dioptrias en funcién de la ablacién.

El rayo de medicién puede ser acoplado de entrada en distintos puntos del dispositivo, que estd realizado en forma
de un aparato para el tratamiento por rayos Laser. En este contexto, tienen preferencia los puntos con unos espejos
desviadores. Un acoplamiento de entrada a estos puntos es sencillo, habida cuenta de que el espejo desviador ha de ser
sustituido sencillamente por un divisor de rayos, previsto para las longitudes de onda de las radiaciones empleadas.

El divisor de rayos (o espejo divisor) forma parte integrante de la 6ptica de acoplamiento de entrada, 37.1 hasta
37.5. Aparte de este divisor de rayos, la dptica de acoplamiento de entrada, 37.1 hasta 31.5, se compone también de
una fibra de modo individual; de un enchufe de fibras asi como de una lente (o de un sistema de lentes). Aqui resulta
que el orden de las partes componentes -en la direcciéon de acoplador de fibras hasta el ojo- es el siguiente: Fibra
de modo individual, 35 o 74; enchufe de fibras, 36.1b o 77; lente (o sistema de lentes); divisor de rayos (o espejo
divisor). En este caso, el enchufe de fibras y la lente (o el sistema de lentes) constituyen la unidad de conformacién
de rayos 6. Esta unidad de conformacion de rayos 6 tiene la misién de conformar el rayo de medicién de tal manera,
que la seccion transversal del rayo, por un lado, no pueda sobrepasar -en la medida de lo posible- los didmetros de
apertura, previamente establecidos por el aparato del tratamiento y, por el otro lado, sea enfocada sobre la cérnea (en
combinacidn con la éptica, que queda definida por el aparato del tratamiento).

No es obligatorio el empleo de dos lentes con la unidad de conformacién de rayos 6; en lugar de ellas también
pueden ser empleados unos espejos de escéner.

El rayo de medicién no solamente puede ser acoplado de entrada en aquellos puntos del aparato de tratamiento
por rayos Laser, en los cuales estd previsto un espejo desviador. El rayo puede ser acoplado de entrada también en el
camino 6ptico de una cdmara de video o de un rayo Laser de fijacion que, por regla general, estin ambos previsto en
un aparato para el tratamiento. En este supuesto hace falta, sin embargo, un adicional divisor de rayos. Este divisor
de rayos divide entonces o la radiacién del rayo de medicién o la radiacién del rayo Laser de fijacién. Teniendo en
cuenta que la longitud de onda del rayo de medicién de 1.300 nm se diferencia bastante, tanto de la longitud de onda
de la radiacion, de aproximadamente 850 nm y normalmente empleada para las cdmaras de video, como asimismo de
la longitud de onda normalmente aplicada en el rayo Léaser de fijacion, de aproximadamente 650 nm, resulta que el
recubrimiento del necesario divisor de rayos puede ser realizado de una manera sencilla.

Los dispositivos medidores 1.1, 1.2 y 1.3 pueden ser empelados conjuntamente con un microscopio estéreo de, por
regla general, una gran distancia de trabajo, de aproximadamente 30 cms. El rayo de medicién de un reflectémetro de
coherencia corta -que estd descrito mds arriba y el que, a continuacion, también serd descrito en sus variantes- puede
ahora ser acoplado de entrada a uno de los dos caminos 6pticos del microscopio estéreo. Al estar prevista, ademads,
una cdmara de video, se puede trabajar con un divisor de rayos. El acoplamiento del rayo de medicién de entrada
del camino 6ptico de un microscopio estéreo tiene, sin embargo, el inconveniente de que la incidencia del rayo de
medicién en la cornea no es vertical. Para poder generar un efecto de observacién estéreo es asi, concretamente, que
los dos rayos de observacién han de estar inclinados entre si. Un rayo de medicién del dispositivo medidor también
puede estar guiado por el eje dptico de un microscopio estéreo para aqui ser conducido mediante un pequefio espejo
desviador -de forma central entre los dos rayos de observacion y este espejo ha de perturbar, en la menor manera
posible, los caminos Opticos de los dos rayos de observacion- a través del objetivo y sobre una cérnea, que ha de ser
medida o tratada. A este fin, la apertura numérica del microscopio estéreo debe ser lo suficientemente grande como
para poder admitir una radiacién de medicién con una reflexion especular. De no ser asi, la sensibilidad de los foto-
detectores 40, 47a, 47b asi como 63a y 63b, del dispositivo medidor 1.1, 1.2 y 1.3, respectivamente, ha de ser lo
suficientemente elevada como para detectar la radiacién de medicion, que es dispersada de retorno hacia todo el semi-
espacio.

Segin otra variante para el empleo de los dispositivos medidores 1.1, 1.2 y 1.3 conjuntamente con un microscopio
estéreo es asi, que han de coincidir entre si el eje dptico del microscopio estéreo y el eje del camino 6ptico del rayo de
tratamiento. Para la radiacion de medicion de los dispositivos medidores 1.1, 1.2 y 1.3 esta dispuesto, en este caso, un
divisor de rayos dentro de cada camino de observacion estéreo, es decir, por fuera del camino 6ptico del tratamiento.
En contraposicion a la anterior variante de realizacion resulta, que aqui son menos rigurosas las condiciones para la
apertura numérica del microscopio estéreo y para la sensibilidad de los foto-detectores. Al prescindirse de un efecto
estéreo de la observacion, los individuales “caminos Opticos de tipo estéreo” pueden ser empleados para distintas
finalidades. Por ejemplo, uno de los dos caminos puede ser empleado para una observacién mediante video.

En la Figura 11 estd indicada otra variante para la realizacién; en este caso, un dispositivo medidor 1.6 esta li-
geramente modificado en comparacion con los dispositivos medidores 1.1, 1.2, 1.3 y 1.4 en las Figuras 2, 3,4 y 9,
respectivamente. El dispositivo medidor 1.6 trabaja también aqui en conjunto con un microscopio estéreo 133. En este
caso, sin embargo, la radiacién de medicién libre 135 es acoplada de entrada, mediante un primer divisor de rayos
137a, al camino 6ptico 139a del microscopio 133 para luego ser desacoplada del otro camino éptico 139b a través de
otro divisor de rayos 137b y después de su reflexion por la cara delantera y por la cara posterior de la cérnea 24.8,
que ha de ser medida. El dispositivo medidor 1.6 tiene aqui dos acopladores de fibras, 140a y 140b, asi como dos de-
tectores, 142a y 142b. Mediante el acopiador de fibras 140a, la radiacién, procedente de una fuente de radiacién 26.5,
es dividida -tal como ya explicado mds arriba- en un conductor de rayos 143 y en un brazo de referencia 144 con un
elemento variador de longitud de camino. De forma andloga a las variantes de realizacién anteriormente descritas, la
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radiacién, que estd siendo conducida dentro del conductor de rayos 143, es conformada por una unidad de desacopla-
miento (unidad de colimacién) 37.4 para constituir un rayo paralelo de espacio libre 135. El rayo de espacio libre 147,
que es reflejado por la cérnea 24.8 y que es desviado por el divisor de rayos 137b, es acoplado de entrada -por medio
de una unidad de acoplamiento (unidad de colimacién) 37.5- a un conductor de rayos 150. Este conductor de rayos 150
estd unido con el acopiador de fibras 140b. Dentro del acoplador de fibras 140b interfieren entre si entonces la parte
de radiacion, que es reflejada por un elemento variador de longitud de camino 32.4 y la que a través de un conductor
de rayos 151 es conducida desde el acopiador de fibras 140a hacia el acoplador de fibras 140b, y la parte de radiacién
que es reflejada en la cérnea 24.8 y la que procede del conductor de rayos 150. La longitud de camino éptico desde
el acoplador de fibras 140a, a través de los caminos Opticos izquierdo y derecho, 139a y 139b, respectivamente, del
microscopio 133, hasta el acoplador de fibras 140b ha de tener -con una tolerancia fijada por la longitud de coherencia
de la fuente de radiaciéon 26.5- la misma longitud como el camino 6ptico desde el acoplador de fibras 144a hasta el
elemento variador de longitud de camino 32.4 y en retorno hasta el acoplador de fibras 140b. Con una tal coincidencia
entre las longitudes de camino, se produce entonces dentro del acoplador de fibras 140b una interferencia entre las dos
radiaciones, que estdn separadas entre si por el acoplador de fibras 140a. Esta interferencia es detectada por los dos
detectores; a este efecto, también es suficiente un solo detector al ser mds reducida la parte proporcional de ruidos de
la sefal.

Con independencia del lugar y de la clase del acoplamiento de entrada de la radiacién de medicién al camino 6ptico
de un microscopio, por la técnica de imagenes también pueden ser acoplados los valores de medicién determinados asi
como otras informaciones como, por ejemplo, el momentdneo grosor restante de la cérnea o la distancia que adn falta
hasta llegar al grosor critico dy; de la cérnea. Estos datos pueden ser enfocados al ocular del microscopio, a través de
un divisor de rayos (no indicado aqui) y en forma de nimeros y/o de letras y/o de marcas de distintos colores.

También pueden estar previstos una tecla o un pedal para fijar el momento en el que el respectivo valor de medicidn,
que entonces es de interés, pueda ser marcado de una manera especial para con esta caracteristica ser guardado en una
memoria y/o ser representado con este realce en un visualizador o en un monitor. A titulo de ejemplo, estos momentos
especiales pueden ser:

- El momento inmediatamente antes o después de la colocacién de un anillo de aspiracién de un micro-
queratomo;

- El momento inmediatamente antes o después del corte de un 16bulo de la cérnea;

- El momento inmediatamente antes o después de eliminar por rascado el epitelio de la cérnea;

- El momento inmediatamente antes o después del barrido de la cérnea y/o de la parte endurecida;
- El momento inmediatamente antes o después del primer y del dltimo pulso del rayo Laser, o

- El momento inmediatamente antes o después de ser plegado un 16bulo de la cérnea.

Por medio de la medicién anteriormente explicada puede ser medido el adelgazamiento de la cérnea, y éste puede
ser comparado -tanto de forma grafica como mediante cdlculo- con un proyectado adelgazamiento. También pueden
ser determinados unos factores relevantes para el adelgazamiento -como, por ejemplo, la evaporacion del agua de la
cérnea- y/o unos factores relevantes para el aumento del tamafio de la cérnea como, por ejemplo, un hinchazén a
causa de una intervencién quirdrgica. En este caso, la evaporacién del agua, determinada por unidad de tiempo, es
empleada para controlar en tiempo real un rayo Laser de tipo quiridrgico o terapéutico. Los valores del grosor de la
coérnea, los cuales estdn en funcién de la humedad del aire y de la temperatura ambiente, serdn memorizados para
luego emplear los mismos durante la ablacidn al objeto de compensar las condiciones ambientales dentro de la sala de
operaciones. También pueden ser memorizados -y luego ser llamados para el correspondiente tratamiento- los valores
tipicos del grosor de la cérnea con respecto a la edad, al sexo y a la composicion de la cérnea asi como en relacién con
el comportamiento de la cérnea en cuanto a la temperatura.

Ademds, a través de los procedimientos anteriormente descritos también se ha podido detectar que una velocidad
en la lixiviacién de la cérnea, la cual es independiente del paciente, no es suficiente para conseguir unos resultados
satisfactorios. Tampoco puede ser supuesto -tal como esto era usual hasta ahora- que el rayo Léser de la ablacién
lixivie, durante toda la ablacién y por cada pulso del rayo Laser, un constante grosor de la capa corneal. No es
suficiente, por consiguiente, efectuar el aforo de la velocidad de ablacién solamente una vez dentro de un marco
temporal previamente establecido (hasta ahora, en la mayoria de los casos, una vez al dia). Ademads, pueden variar, de
un paciente a otro, el contenido de agua de la cérnea y el adelgazamiento de la cérnea a causa de la evaporacion del
agua, contenida en la misma.

Por lo tanto, con el fin de poner en correlacién la medicién del grosor de la cérnea y la proyectada ablacién por
parte del rayo Laser no es suficiente conocer, en un momento previamente determinado, solamente el grosor de la
cornea. Para un Optimo tratamiento es, ademads, necesario conocer el momento del corte efectuado del 16bulo de la
coérnea o el momento de la efectuada eliminacién del epitelio mediante rascado, para luego conocer el adelgazamiento
de la cérnea por unidad de tiempo y como consecuencia de la evaporacion. También es posible que el grosor de la
coérnea varie todavia, por distintos motivos, al término de un tratamiento.
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En base a los valores de experiencia introducidos, los pulsos de lixiviacién por rayos Laser pueden ahora ser
controlados de forma automadtica. Estos valores de experiencia pueden estar en funcién, por ejemplo, de la edad, del
sexo y del historial del enfermo. No obstante, los valores de experiencia también pueden ser determinados, por medio
del procedimiento de medicion anteriormente descrito, en primer lugar sin la ablacién.

Las anteriormente descritas mediciones del grosor de la cérnea pueden, asimismo, ser complementadas por una
medicién de la distancia y/o por una “medicién de orientaciéon” con el fin de efectuar la deseada ablacién de una
manera exacta si el comportamiento de ablacién del rayo Laser estaria en funcién de la posicion del ojo del paciente.
Segin la apertura numérica del rayo Laser asi como en funcién de la técnica de la operacién, esta influencia o es
desdefiable o tiene que ser tenida en cuenta. La velocidad de la ablacién puede ser controlada mejor al ser tenida en
consideracion una variacion en la distancia entre un punto de referencia y la cérnea del paciente. Concretamente es asi,
que cada rayo Laser tiene cierta divergencia que -por una variacién en la posicién del ojo del paciente en la direccién
de la propagacién del rayo- produce sobre el ojo un modificado didmetro del rayo.

La apertura numérica del rayo de medicién define una maxima tolerancia angular, por la que el ojo (o la cérnea)
del paciente pueden diferir -sin ninguna pérdida en la sefial de medicidn- de la posicién de una orientacién Sptima.
Si el paciente no establece exactamente un punto de fijacion para el rayo Léser, el rayo de medicién ya no incide en
el sentido vertical sobre las dos superficies de la cérnea. El rayo de medicidn entonces no estd siendo reflejado hacia
si mismo, por lo cual no puede ser detectada ninguna sefial de medicién. En este caso, tiene lugar una interrupcién
automadtica de la ablacién de la cérnea puesto que, de no ser asi, se producirian errores en la ablacion.

Si para el control es empleada una cdmara tipo CCD, tan s6lo podria ser determinada la distancia entre el centro de
la pupila y el eje del rayo Laser de ablacién. Segun este procedimiento de control, sin embargo, no se puede diferenciar
entre un desplazamiento lateral de la cérnea y una deficiente alineacién angular de la misma.

El contenido de agua de la cérnea, el cual influye asimismo en los datos refractivos, puede ser determinado por
medio de una medicién con dos distintas longitudes de onda de medicién; a este efecto, una longitud de onda esta
dentro de la gama entre 450 nm y 1.300 nm, por ejemplo, mientras que la otra longitud de onda se encuentra cerca del
valor maximo para la absorcién de agua. Este valor maximo de la absorcidn de agua esta entre una longitud de onda
de 1.800 nm y 400 nm. En el caso de un adelgazamiento de la cérnea a causa de la evaporacién de agua, el grosor de
la cérnea, el cual es medido a una longitud de onda, varia de una manera distinta del grosor que es medido a la otra
longitud de onda. De estos valores diferentes puede ser deducido el contenido en agua.

Las Figuras 12 y 13 muestran una forma de disposicion para la determinacién del contenido en agua. La estructura,
indicada en la Figura 12, comprende dos fuentes de radiacion, 26.6 y 26.7, que emiten -de forma andloga a las formas
de realizacion arriba comentadas- unas radiaciones con distintas longitudes de onda, A1 y A2 Las dos radiaciones de
las distintas longitudes de onda son conducidas, dentro de un tnico conductor de rayos, hacia un acoplador de fibras
155. Del acopiador de fibras 155, un guia ondas 156 conduce -a través de un controlador de polarizacién 157.1 y de
una unidad dptica (aparato de tratamiento) 159.1- hacia la cérnea 24.9. Desde el acoplador de fibras 155 conduce otro
conductor de rayos 160 hacia un elemento variador de longitud de camino 32.5. Desde el acopiador de fibras 155
por un conductor de rayos 161 asf como a través de una separacion en las distintas longitudes de onda - la sefial de
interferencia es pasada sobre dos detectores, 162a y 162b. Las sefiales de los dos detectores, 162ay 162b, son evaluadas
dentro de un circuito de andlisis 163.1 para determinar asi el contenido en agua. A continuacion, los correspondientes
resultados pueden ser representados graficamente en una pantalla 164.1.

En la Figura 13 estd indicada una forma de disposicién, que estd realizada de manera andloga a ésta tltima. También
aqui se emplean dos fuentes de radiacion, 26.8 y 26.9, que emiten radiaciones con distintas longitudes de onda, A1
y A2; dos detectores, 162c y 162d, para las sefiales de interferencia de las distintas longitudes de onda, A1 y 12; un
elemento variador de longitud de camino 32,5; una unidad 6ptica 159.2; un circuito de andlisis 163.2; un controlador
de polarizacion 157.2; una pantalla 164.2; asi como dos acopiadores de fibras.

A través de un divisor de rayos, los anteriormente mencionados aparatos medidores del grosor de la cérnea y los
aparatos medidores de distancias (medicién de la distancia desde un punto de referencia hasta la cara delantera de la
cornea) pueden estar integrados para formar un novedoso queratomo de rayos Laser. Aparte de las ventajas ya arriba
indicadas, ahora existe la posibilidad de medir con una exactitud micrométrica también el grosor del 16bulo de la
cérnea. Mediante este queratomo de rayos Laser, el 16bulo de la cérnea es cortado con unos pulsos cortos y, de forma
preferente, dentro de la gama de femto-segundos. A continuacién del corte del 16bulo es efectuada la ablacién de la
cérnea, tal como anteriormente descrita.

Hasta la presente, el 16bulo ha sido cortado mecanicamente con un llamado micro-queratomo y por el empleo de
una cuchilla motorizada. Los conocidos micro-queratomos tenian un anillo de aspiracién, con el que los mismos han
sido apretados sobre la superficie del ojo con el fin de impedir un deslizamiento durante el proceso del corte. En este
conocido procedimiento se producian con frecuencia errores en el corte (“free caps” o aureolas libres, “button holes” o
agujeros de botén); a causa del contacto mecanico con el ojo se producia, ademads, dentro del ojo una indeseable sobre-
presion, aunque ésta fuera solamente de breves momentos. Estos inconvenientes quedan eliminados con el novedoso
queratomo de rayos Léser.
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REIVINDICACIONES

1. Dispositivo con una fuente de radiacién Laser (7, 89, 93) para la ablacién de material de la superficie de un
objeto (24.1 hasta 24.10), que es transparente o difuso bajo el punto de vista de la técnica de radiacién; dispositivo
éste con el cual puede ser efectuada -mediante la técnica de radiacién- una multitud de procesos de ablacién parcial,
sucesivos entre si; antes y/o después de cada proceso de ablacién parcial pueden ser determinados automdaticamente la
respectiva distancia de la zona de ablacidn parcial con respecto a un valor de referencia, conjuntamente con el efectivo
grosor del objeto mediante un interferémetro Michelson, y solamente al poder ser detectado que el valor de la distancia
se encuentra dentro de una tolerancia previamente establecida, en funcién del respectivo valor determinado del grosor
del objeto y de forma automadtica puede ser previamente establecido el siguiente valor de la ablacion parcial de tal
manera que, al término de la ablacion, puedan ser obtenidos un desarrollo previamente establecido para el grosor o
un perfil bidimensional o tridimensional del grosor del objeto (24.1 hasta 24.12), que tiene que ser tratado; a este
efecto, el dispositivo comprende un sistema de control (3); una fuente de radiacién Laser (7), que es controlada por
el sistema de control (3); un dispositivo medidor (1, 1.1 hasta 1.6) con un interferémetro Michelson; asi como una
unidad electrénica de andlisis (41, 50.1, 50.2), que mediante sefiales estd unida con el sistema de control (3) y la cual
estd realizada de tal modo, que la misma pueda determinar -en base a los valores de medicién, determinados por el
dispositivo medidor (1, 1.1 hasta 1.6)- la distancia de la zona de ablacién parcial en relacién con un valor de referencia,
conjuntamente con el grosor del objeto, y pueda determinar con estos valores el desarrollo previamente establecido
para el grosor o el perfil bidimensional o tridimensional del grosor del objeto (24.1 hasta 24.10) para luego controlar la
fuente de radiacion Laser (7) sobre la base del determinado perfil del grosor; en este caso, la fuente de radiacién Léser
solamente es disparada si el sistema de control ha encontrado un memorizado valor de distancia, que se encuentra
dentro de un dmbito de tolerancias previamente establecidas, y/o sobre todo ha encontrado que la inclinacién de la
zona de ablacién parcial estd dentro de los valores de tolerancia memorizados; este dispositivo estd caracterizado
porque el dispositivo medidor (1.1 hasta 1.6) constituye, conjuntamente con el interferémetro Michelson una fuente
de radiacion de medicién (32.1 hasta 32.4) con una longitud de onda central, estando la longitud de onda central dentro
de un ancho de banda de + 100 nm para una longitud de onda de 1.310 nm, y dentro del brazo de referencia (30; 49b;
56a, 56b; 32.3; 144) es empleada para esta longitud de onda una fibra mono-modal (35, 74, 76) para que dentro del
brazo de medicién (31; 49a; 54) pueda ser compensada correctamente la longitud de camino 6ptico en el aire, la cual
es necesaria para la realizacion de la medicion.

2. Dispositivo conforme a la reivindicacion 1) y caracterizado porque el dispositivo medidor (1, 1.1 hasta 1.6)
comprende un elemento variador de longitud del camino, mientras que la unidad de andlisis comprende por lo menos
una memoria; en este caso, la longitud de la variacién del camino es por lo menos de la misma magnitud como la
del grosor, que ha de ser medido de una cérnea aun sin tratar, y dentro de la memoria pueden ser memorizados por
lo menos un valor del grosor (DMF) de la cérnea sin tratar -el cual representa la diferencia entre la primera longitud
de variacion del camino de una primera interferencia, que se presenta en relacién con la cara posterior de la cérnea,
y la segunda longitud de variacién del camino de una segunda interferencia, que se presenta en relacion con la cara
delantera de la cérnea- asi como por lo menos otro valor del grosor (DOF) de la cérnea con un 16bulo corneal, que ha
sido cortado en la misma y ha sido plegado hacia un lado.

3. Dispositivo conforme a la reivindicacién 2) y caracterizado porque mediante el dispositivo medidor puede
ser determinado, adicionalmente, un valor del grosor de la cérnea con el 16bulo corneal cortado, pero todavia sin ser
plegado hacia un lado; valor éste que puede ser guardado dentro de la memoria.

4. Dispositivo conforme a la reivindicacién 1) y caracterizado porque el dispositivo medidor (1, 1.1 hasta 1.6)
comprende un elemento variador de longitud del camino, mientras que la unidad de anélisis comprende por 1o menos
una memoria; en este caso, la longitud de variacién del camino es por lo menos de la misma magnitud como la del gro-
sor, que ha de ser medido de una cérnea atin sin tratar, y dentro de la memoria pueden ser memorizados por lo menos un
valor del grosor (DME) de la cérnea -el cual representa la diferencia entre la primera longitud de variacién del camino
de una primera interferencia, que se presenta en relacion con la cara posterior de la cornea, y la segunda longitud de
variacion del camino de una segunda interferencia, que se presenta en relacion con la cara delantera de la cérnea- asi
como por lo menos otro valor del grosor (DOF) de la cérnea con un epitelio que es eliminado mediante raspado.

5. Dispositivo conforme a una de las reivindicaciones 2) hasta 4) y caracterizado porque, al término de una primera
ablacién del material con un primer pulso del rayo Léser sobre la cérnea sin el 16bulo de la cérnea o sin el epitelio,
puede ser determinado un tercer valor del grosor que puede ser guardado dentro de la memoria para obtener un valor
orientativo de ablaciéon (DAB) para cada siguiente pulso del rayo Léser, y el respectivo tercer valor determinable del
grosor (MD) puede ser comparado -mediante la unidad de andlisis- con un valor de grosor critico (KD), que puede
estar guardado dentro de la memoria.

6. Dispositivo conforme a una de las reivindicaciones 1) hasta 5) y caracterizado por una unidad desviadora de
rayos por medio de la cual el rayo Laser de la fuente de rayos de medicién puede ser desviado por encima de las
superficies del objeto, lo cual puede ser controlado por el sistema de control.

7. Dispositivo conforme a una de las reivindicaciones 1) hasta 5) y caracterizado por una unidad desviadora de

rayos por medio de la cual el rayo Laser de la fuente de rayos de medicion puede ser desviado en el sentido lineal
sobre la cérnea de un ojo como la superficie del objeto, lo cual puede ser controlado por el sistema de control.

13



10

15

20

25

30

35

40

45

50

55

60

65

ES 2 306 667 T3

8. Dispositivo conforme a una de las reivindicaciones 1) hasta 5) y caracterizado por una unidad desviadora de
rayos (19, 67) por medio de la cual el rayo Laser de la fuente de rayos de medicién puede ser desviado por toda la
superficie del objeto, a los efectos de determinar un perfil tridimensional del grosor del objeto, todo lo cual puede ser
controlado por el sistema de control.

9. Dispositivo conforme a una de las reivindicaciones 1) hasta 8) y caracterizado porque el interferémetro Mi-
chelson del dispositivo medidor (1.4; 1.5) comprende un brazo de referencia asi como un brazo de medicion; en este
caso, el brazo de medicién tiene una unidad divisora de rayos multiples (85, 102), por medio de la cual el rayo de me-
dicién (101) puede ser dividido en varios rayos de medicién, mientras que el interferdmetro tiene un detector, que esta
realizado en forma de una matriz detectora (105) para las interferencias entre la radiacién de referencia y la radiacién
de medicion.

10. Dispositivo conforme a una de las reivindicaciones 1) hasta 8) y caracterizado porque el interferémetro Mi-
chelson del dispositivo medidor (1.4; 1.5) comprende un brazo de referencia asi como un brazo de medicién; en este
caso, el brazo de medicién tiene una matriz de colimacién (102), por medio de la cual el rayo de medicién (101) puede
ser dividido en varios rayos de medicidn, mientras que el interferémetro tiene un detector, que estd realizado en forma
de una matriz detectora (105) para las interferencias entre la radiacién de referencia y la radiacién de medicion.

11. Dispositivo conforme a las reivindicaciones 9) o 19) y caracterizado por un haz de fibras (86a, 86b; 103)
por medio del cual el rayo de medicién -que por la unidad divisora de rayos multiples (85, 102) o por la matriz de
colimacién (102) puede ser dividido en varios rayos de medicién- puede ser conducido sobre el objeto, a los efectos
de determinar el desarrollo del grosor o para determinar un perfil bidimensional o tridimensional.

12. Dispositivo conforme a una de las reivindicaciones 1) hasta 11) y caracterizado porque la unidad desviadora
de rayos estd realizada de tal manera, que el rayo de medicion del interferémetro Michelson incide -hasta dentro una
tolerancia angular en las posiciones que se desvian del eje Optico (65)- también de forma vertical en una superficie del
objeto, la cual estd arqueada hacia fuera.

13. Dispositivo conforme a la reivindicacién 12) y caracterizado porque la unidad desviadora de rayos esta reali-
zada en forma de un cilindro hueco (45.1 hasta 45.5), cuya parte interior estd provisto de espejos.

14. Dispositivo conforme a las reivindicaciones 12) o 13) y caracterizado porque la superficie, que estd arqueada
hacia fuera, es la superficie (24.4) de la cornea, por lo cual resulta que también en los pacientes con una precaria o con
una mds reducida capacidad de fijacién y/o con una superficie irregular de la cérnea, el grosor de la cérnea puede ser
medido dentro de 1la mas amplia zona posible, situada alrededor del centro de la cérnea.

15. Dispositivo conforme a una de las reivindicaciones 1) hasta 14) y caracterizado por un microscopio, cuyo
camino 6ptico o caminos opticos -que sirven para observar el objeto (24,8; 24.9; 24.10)- forman una parte del brazo
de medicién del dispositivo medidor, y un acoplamiento entre el camino 6ptico de los rayos parciales de observacién
y el camino 6ptico de los rayos parciales del brazo de medicion es efectuado a través de por lo menos un divisor de
rayos (129a, 129b; 137a, 137b).
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[ Iniclar LASIK l Grosor medido con I6bulo = DMF
Grosor medido sin I6bulo = DOF

Leer DMF Profundidad a realizar todavia de la ablacién programada = AGA

Medido grosor momentineo = MD

Numero de pulsos de rayos Léser efectuados hasta ahora = AAL
Cortar e} I6bulo con mlcro-quomomﬂ Grosor critico s KD

‘ Diémetro de ablacién =S
m Variaci6én en dioptrias a realizar todavia = AD
Maxima profundidad de ablacién a realizar todavia = MAA
Programado numero total de pulsos de rayos Léser = GLP
rm,m KD en base a DMF, DOF Numero de pulsos de rayos Laser a realizar todavia = ALP
y a otros parémetros Profundidad media de ablacién por cada pulso de rayo Léiser = LPA

Iniciar el disparo del rayo Laser

T——-ﬁauur ol siguiente disparo del rayo Liser

AAL <GLP?
No

['Leer AGA = ALP — LPA; leer MD; leer KD

{ ICalcular MD -KD = MAA |

No
Si

[alculars en base a AD y MAA (existe fémi‘ra)

!

Calcular MAA / LPA = ALP; calcular GLP = AAL - ALP("

Pasar S, ALP y GLP al programa Léaser, con lo cual resulta:
Rayo Léser dispara S < antes de |a programada iniciacién de LASIK

"Rayo Laser dispara ALP < antes de la programada Iniciacién de LASIK
Rayo Liser dispara GLP < antes de la programada iniclacién de LA'SIK

[ Final do LasIk: |
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[ iniclarPRK |

Cortar el epitelio I

—

Calcular KD en base a DME, DOE y a otros
pardmetros, dado el caso, especificos del paclente

Iniclar el disparo del rayo Laser

pmeed Realizar ol sigulents disparo del rayo Laser

Grosor medido con epitelio = DME

Grosor medido sin epitelio = DOE

Namero de pulsos de rayos Léser efectuados hasta ahora = AAL
Profundidad a reallzar todavia de !a ablacién programada = AGA
Meadido grosor momenténeo = MD

Espesor critico = KD

Diémetro de ablacién =S

Variacién en dioptrias a reallzar todavia = AD

Maxima profundidad de ablacién a realizar todavia = MAA
Programado nimero total de rayos Léser = GLP

Numero de pulsos de rayos Laser a realizar todavia = ALP
Profundidad media de ablacién por cada pulsc de rayo Laser = LPA

?'7r. g

AAL <GLP?

No

[Loer AGA = ALP - LPA; leer MD; leer KD

[Caicularmo kD =MAA |

MD:-AGA <KD ?>
No

[Calcular S en base a AD y MAA (existe fbmiula)

¢

[Calcular MAA /LPA = ALP; calcular GLP = AAL + A[_pJ

Pasar S, ALP y GLP al programa LAser, con lo cual resuita:
Rayo Laser dispara S < antes de la programada iniciacién de PRK

Rayo Laser dispara ALP < antes de la programada iniclacion de PRK
Rayo Léser dispara GLP < antes de la programada lnifia!clén de PRK

> 3
[ Final e PRK |

22



ES 2 306 667 T3

6 b1

23



ES 2 306 667 T3

105

Fig.10

24



ES 2 306 667 T3

Fig.ff
125\ §

M <> <>
Ak ~p9a B9 d
b_j\\( {37a e~ AT

150

&wa T™ W5

fhe

25



21014

ojudjuwiriely ep Jesy osude

ES 2 306 667 T3

Jopipew oapisodsip
84Uue @9e|UG 8p O|NpoK
6\ e " KL
BOWOD ey ugiasod ep Z( esoulwn) ejuend
Jopejonuod 2 x *r & . \.N—.@N —m@v
W Frvp| omeaeea s [ LG} (emu_ - \
lase] ojRiRdy T T e . ]
b _ . _
seiqy ep 3 i
Jopejdooy & alempien +
= uoioejuasaudas ap £
Amldv =~ v\m OINSIED 3p aueMyos
(AR -~ - + . Lo
mmm /| oujwes _ovw O K v mmv & \ “
pni{Buoj op | Jopepea oews)g 19 ¥ ugioosleg 0

329}

oujwed |3p pmyjbuoj ep ._ovut! ojuewa|e ug|aIsod

ejieqjued

26



ES 2 306 667 T3

¢t b1

dJejue ep OINPON

0%l

seiqy op
ejnyouz

ojusjwelen 8p

Josg) ojesedy 1

hy

\

¢6S)

ugjaisod ep
Jopejosyuon

LGl

oujwe 1ap pnybuoy;
8p JopeyeA OjuatLe)]

Jsopejdooy

6%

1
seiqy op

Y

JOpuRALOY r'r

¢49l

7Y esouiwn) ejuany R
-7
_ |

UeMpIRH +
ugrejuaseudes ep £
0INJI§I ap esemyos

1
{

|
—d

LY esoujwn| sjueng

9%

AV

ejjejued

27



	Primera Página
	Descripción
	Reivindicaciones
	Dibujos

