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1. Einleitung

Seit der Entwicklung des ersten funktionierenden Lasersystems im Jahre 1960 durch
T.H. Maiman (Maiman et al., 1960) versucht man, Laser in der Zahnheilkunde
einzusetzen (Dorschel et al., 1993). Regelmalig wird besonders in der Tagespresse
Uber den Einsatz von Lasern in der Zahnmedizin berichtet und den Patienten sug-
geriert, dass Laser universell in der Zahnheilkunde verwendet werden kdonnen (Bille
und Schlegel, 2005). Richtig ist, dass sich eine zunehmende Zahl an Indikations-
bereichen in der Zahn-, Mund- und Kieferheilkunde etabliert. In der chirurgischen
Weichgewebsbearbeitung hat sich besonders der CO,- Laser schon lange als Stan-
dardinstrument durchgesetzt (Schwenzer und Ehrenfeld, 2008). Weitere Indika-
tionen sind zum Beispiel antimikrobielle Wurzelkanalbehandlungen in der Endo-
dontie, die oberflachliche Behandlung von Dentin bei Hypersensibilitat oder die Kon-
kremententfernung und Taschendekontamination in der Parodontolgie (Sttbinger et
al., 2004, Krause et al., 2007; Wehner et al., 2007).

Die Hoffnung, eine Alternative zur herkdmmlichen Zahnhartsubstanzbearbeitung mit
Bohrer und Diamant zu schaffen (Altschuler et al., 1991) hat sich aber bis heute nicht
restlos erfillt, es sind noch einige Probleme zu Uberwinden (Stubinger et al., 2004).
Thermische Belastungen, die zu Rissbildungen fuhren (Frentzen et al., 1991) und
langer anhaltende intrapulpale Temperaturerhhungen auf ca. 43°C, die Nekrosen
auslosen konnen (Zach et al., 1965; Keller et al., 1991), sind nur einige Komplika-

tionen, die es zu vermeiden gilt.

Laser haben ein einheitliches technisch-physikalisches Grundprinzip, unterscheiden
sich aber durch verschiedene Lasermedien und Laserparameter, wie z.B. Wellen-
lange, Pulslange, Wiederholungsrate. Daraus resultiert eine grof3e Variabilitat der
biologischen Wirkung von Laserstrahlen, die unterschiedlich eingesetzt werden
kénnen (Frentzen und Koort, 1991; Dorschel, 1993). Durch die Weiterentwicklung der
Lasersysteme und die Verbesserung der physikalischen Eigenschaften, wie Mono-
chromasie, hohe spektrale Energiedichte, grof3e zeitliche und raumliche Koharenz
und die Mdglichkeit der Erzeugung ultrakurzer Lichtpulse haben sich in der Medizin

neue therapeutische und diagnostische Mdglichkeiten eréffnet (Meister, 1998).



Im MiLaDi-Verbundprojekt, einem Zusammenschluss aus Unternehmen aus der Wirt-
schaft und der Rheinischen Friedrich-Wilhelms-Universitat Bonn mit Bezuschussung
des Bundesministeriums fur Bildung und Forschung (BmBF), soll ein neuentwickelter
Pikosekundenlaser erforscht werden. Es handelt sich um einen modengekoppelten
Nd:YAG-Laser mit einer Pulslange von 8 ps und einer Wellenlange von 1064 nm, der
sich in der Industrie durch temperaturarme Materialbearbeitungseigenschaften her-
vorgetan hat. Ziel ist es, diese Ergebnisse auf den Bereich der Zahnheilkunde zu

Ubertragen (Frentzen und Braun et al., 2011).

1.1 Einfihrung in die Laserphysik

Der Begriff LASER ist ein Akronym der englischen Bezeichnung ,Light Amplification
by Stimulated Emission of Radiation“. Es beschreibt ein Prinzip zur Erzeugung
elektromagnetischer Strahlung, das Albert Einstein bereits 1916 postuliert hat
(Einstein, 1916).

1.1.1 Prinzip der Laserlichtentstehung

Atome bestehen aus einem mit positiv geladenen Protonen und ungeladenen
Neutronen bestuckten Kern und sich auf verschiedenen Energieniveaus befindlichen
Elektronen in der Hulle. Die Elektronen bewegen sich in konzentrischen Bahnen um
den Atomkern, wobei sie sich im Gleichgewicht zwischen Zentrifugalkraft und
elektrischer Anziehungskraft durch den gegensétzlich geladenen Kern befinden
(Harms, 2006). Die im Jahre 1900 von Max Planck aufgestellte Quantentheorie
beschreibt, dass Atome in verschiedenen Energiezustdnden vorkommen kénnen,
aber stets den energiearmsten Grundzustand anstreben (Planck, 1900 a; Planck,
1900 b). Trifft ein Photon auf ein sich in der Hille befindliches Elektron, kann dieses
auf ein héheres Energieniveau angehoben werden. Die Energie des Photons muss
dabei mindestens genauso grof3 sein, wie die Bindungsenergie des Elektrons. Fallt
das Elektron, nach einer flr das Atom charakteristischen Zeitspanne, wieder in sein
ursprungliches Energieniveau zurlck, gibt es die vorher zugeflhrte Anregungs-
energie in Form eines Photons als spontane Emission ab (Einstein, 1905; Einstein
1916). Die spontan entstehende elektromagnetische Emission entspricht in
Energiehohe und Frequenz der GroRe der Energiedifferenz zwischen den Bahnen

und hat ein inkoharentes Verhalten. Das heil3t, dass die Anregung der Atome



raumlich und zeitlich unabhangig voneinander ist und das entstehende Licht nicht
phasengleich vorkommt (Eichler et al., 1991; Gilde 1992).

Bei der stimulierten Emission wird durch Energiezufuhr eine grol3e Anzahl an Atomen
angeregt. Es tritt eine Besetzungsinversion ein. Das heil3t, dass sich mehr Teilchen
in einem energetisch héheren, als in dem energetisch niedrigeren Zustand befinden.
Als Folge setzt die Photonenemission im Atomverband lawinenartig im Sinne einer
Kettenreaktion ein. Dieser Vorgang bildet die Grundlage der Laserlichtverstarkung.
Im Gegensatz zur spontanen Emission, die ein Zufallsgeschehen ist, entsteht hier

Strahlung mit ganz bestimmten Eigenschaften.

Die entstehende elektromagnetische Strahlung des Lasers zeichnet sich durch

Koharenz, Monochromasie, Kollimation sowie hohe Energiedichten aus.

. Koharenz bedeutet, dass die freigesetzten Photonen in Energie, Ausbreitungs-
richtung und Phase uUbereinstimmen (raumliche und zeitliche Phasen-
gleichheit).

. Monochromasie liegt vor, wenn alle Wellenziige die gleiche Wellenlange, d.h.
die gleiche Frequenz bzw. Energie besitzen.

. Kollimation wird erreicht, wenn sich das Strahlenbindel auch auf grof3en
Entfernungen nur wenig aufweitet, da die Strahlen nahezu parallel verlaufen.

. Eine hohe Energiedichte liegt vor, wenn das erzeugte Licht auf engstem Raum
aufgrund der Koharenz gebindelt werden kann (Frentzen et al., 1991;
Dorschel, 2000; Muller, 1988).

Des Weiteren wird die elektromagnetische Strahlung durch ihre Wellenlange (A) und
ihre Frequenz (v) bestimmt. Die Ausbreitungsgeschwindigkeit (c) entspricht der
Lichtgeschwindigkeit und liegt bei 3 x 108 m/s. Dabei stehen die GroRen mit der
Formel ¢ = A * v in Beziehung. Die wichtigsten in der Medizin eingesetzten Laser-
typen befinden sich in einem Wellenlangenbereich zwischen 150 bis ca. 10000 nm.
Die entstandene Laserstrahlung ist durch Kohérenz und Kollimation stark bindelbar,
wodurch sehr hohe Leistungsdichten erreicht werden kodnnen. Die Intensitats-
verteilung entspricht einer Gauf3schen Glockenkurve mit dem Intensidtsmaximum im
Zentrum des Strahls (Abb. 1) (Dorschel, 1993).



b &\
|I[III| [ .“|"”"| |
Hl II|||||IIIII||||||'|'|'| ol ]||l| i |.|.||I|”||I|||I|I|

|H||H||Hl il HIHIIHIIHIIHIIHII'IH'I!!':“::"!"\ ST Ii.‘ii} b}

AT

/

Phasenfronten innerhalb des Strahlradius

Intensitatsprofil mit
Maximumsbereich

Abb. 1: lllustration eines Gaul3-Strahls. Dargestellt sind die Phasenfronten innerhalb
des Strahlradius sowie ein typisches Intensitatsprofil mit Maximumbereich (nach Bille
und Schlegel, 2005)

1.1.2 Aufbau eines Lasers

Die Lasersysteme unterscheiden sich in Aufbau, Betriebsart und spezifischen Eigen-
arten des Lasermediums, das zu Grunde liegende Prinzip der Laserlichtentstehung
ist aber immer gleich (Eichler, 1991; Gilde, 1992; Ertl et al., 1995, Dérschel, 2000).
Um das beschriebene Laserprinzip technisch umzusetzen, benétigt man drei
wesentliche Grundelemente. Man braucht erstens ein aktivierbares Lasermedium,
was im Verstarker verbaut ist. Jeder Laser besitzt ein laseraktives Medium, welches
zur Erzeugung von Laserlicht durch stimulierte Emission geeignet ist. Dabei kann es

sich um Festkorper, Flissigkeit oder Gas handeln.

Des Weiteren braucht man einen Pumpmechanismus, der den Energielieferant
darstellt. Die Energiezufuhr bringt das Lasermedium in einen Ungleichgewichtszu-
stand und ermdglicht so die stimulierte elektromechanische Emission. Mégliche
Energiequellen sind Blitzlampen, Dioden, Gasentladungslampen oder elektrische
Felder. Ein System aus parallel angeordneten Hohlspiegeln und dem Lasermedium
bildet den sogenannten Resonator. Das entstandene Licht wird zwischen den
Spiegeln hin und her reflektiert. Wenn der Abstand der Spiegel ein ganzzahliges
Vielfaches der halben Wellenlange der Schwingung betrégt, bildet sich durch
Interferenz eine stehende Welle. Ein gewisser Prozentsatz der Strahlung wird dann
durch einen teildurchlassigen Auskopplungsspiegel aus dem Lasermodul heraus und
Uber ein Deliverysystem zum Nutzungsort gefuhrt (Abb. 2) (Muller, 1988; Dérschel,
2000; Schwenzer, 2009; Ertl et al., 1993).



Aufgrund der vielen technischen Méglichkeiten lassen sich Lasergerate auf unter-
schiedlichste Art klassifizieren. Grundlage daftir bieten zum Beispiel die Ausgangs-
leistung, das Lasermedium, die Wellenlange der emittierten Strahlung und der Be-
triebsmodus. Mit Gber 600 potentiellen Lasermedien, einem Wellenlangenspektrum
vom UV- bis zum IR-Bereich und der Méglichkeit der kontinuierlichen und gepulsten
Arbeitsweise sind die Einteilungsmdglichkeiten entsprechend vielfaltig (Frentzen et
al., 1991).

[ |
Pumpaquelle zur Energiezufuhr
I |

Undurchlassiger Teildurchlassiger
Spiegel 4] % J] % Rg é? J} %’ Spiegel

Resonator

1. Induzierte Emission

Laser_lichtemission

Abb. 2: Aufbau eines Lasers und Prozess der Laserstrahlverstarkung (nach
Schwenzer und Ehrenfeld, 2009; Dorschel, 1993)
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1.1.3 Der Ultrakurzpulslaser

Der Ultrakurzpulslaser ist ein gepulster Laser im Piko- oder Femtosekundenbereich.
Er besteht aus einem modengekoppelten Oszillator und einem regenerativen
Verstarker. Der Oszillator dient der Erzeugung der Pulse durch Modenkupplung (Bille
und Schlegel, 2009). Dabei werden hin- und herlaufende Lichtpulse in eine feste
Phasenbeziehung gebracht, so dass sie zu einem bestimmten Zeitpunkt zu einem
Puls interferieren. Je mehr Lichtpulse sich zu einem Zeitpunkt konstruktiv tber-
lagern, umso kirzer wird der Puls (Franzen et al., 2005; Frentzen und Braun, 2011).
Die entstandenen Pulse sind vorerst noch sehr intensitdtsschwach und werden in
den Resonator eingekoppelt (Seeding), wo sie um den Faktor 1076 verstarkt werden.
Dieser Verstarkungsprozess wird durch den regenerativen Verstarker erreicht (Bille
und Schlegel, 2009). Die entstehenden Pulsleistungen erreichen Werte von mehre-
ren Millionen Watt (Frentzen und Braun, 2011). Die Intensitatsverteilung des Pulses
hat dann idealerweise nicht mehr den Verlauf eines Gaul3profils (Abb. 1), sondern

steiler ansteigende Flanken (Franzen et al., 2005).

1.1.4 Laser- Gewebe-Interaktion

Die Wechselwirkungen von Laserenergie und Gewebe kann man unterteilen in
lineare und nichtlineare Prozesse. Entscheidend fir die entstehenden Wechsel-
wirkungsarten sind die Pulslangen und die Leistungsdichten, die von nur wenigen

UW/cm2 bis zu einigen GW/cmz reichen kdnnen.

Die linearen Effekte lassen sich weiter in photochemische und photothermische
Effekte unterteilen. Zu den nichtlinearen Effekten zahlen die Photoablation, plasma-
induzierte Ablation und die Photodisruption (Abb. 3). Dabei handelt es sich um
Laserprozesse mit hohen Leistungen bzw. Energiedichten und kurzen Pulsdauern,
bei denen chemische Bindungen aufgespalten werden. Die Warmeleitung in die
Umgebung des bestrahlten Bereichs kann aufgrund der kurzen Laserpulsdauern (<1
ms) vernachlassigt werden. Man spricht deshalb auch von nichtthermischen Wirkun-
gen (Niemz, 1996; Dorschel et. al, 1993).
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Abb. 3: Laser-Gewebe-Interaktion und typische Parameter (nach
Dorschel et. al, 1993; Niemz, 1996)
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1.1.4.1 Photochemische Wirkungen

Die photochemischen Wirkungen basieren auf der durch Licht ausgelosten
Stimulation von Gewebe und einer anschlie3enden chemischen Reaktion. Diese Re-
aktion kann in Form einer Dissoziation, Isomierung und Synthese von Molekilen
ablaufen. Medizinisch eingesetzt werden diese Effekte bei der Laserakkupunktur, der
Biostimulation (Photoinduktion) und der Photodynamischen Therapie (PDT). Diese
Wechselwirkungen treten vor allem bei niedrigen Energiedichten (1W/cm?) und
langen Expositionszeiten auf. Die Pulsdauer kann von Sekunden bis zu kontinu-
ierlicher Bestrahlung variieren. In der Regel wird Licht im sichtbaren Wellenlangen-
bereich eingesetzt, weil es sehr effektiv und tiefenwirksam ist. Die photochemischen
Effekte sind im Gewebe im Prinzip nichtthermischer Natur. Werden jedoch groRere
Leistungsdichten appliziert, kann es durch Umwandlung in thermische Energie zu

einer Erwarmung in Gewebe fuhren (Dorschel et. al, 1993; Niemz, 1996).

1.2.4.2 Photothermische Effekt

Die photothermischen Effekte entstehen durch die Absorption der Laserstrahlung
und die Umwandlung der eingebrachten Energie zu Warme. Dieser Prozess verlauft
durch die Anregung der im Gewebe befindlichen Molekiile zu Rotations- und Schwin-
gungszustanden und einer anschlieBenden Relaxation. Die Erwarmung des Gewe-
bes lasst sich durch die applizierte Laserleistung und die daraus im Gewebe resul-
tierende Erwarmung und die Lange der Einwirkzeit beschreiben. Des Weiteren ist
sie abhangig von den thermischen und optischen Eigenschaften des Gewebes und

der eingesetzten Laserwellenlange (Helfmann et al., 1995).

Bis zu einer Temperatur von ca. 45°C sind, abhangig von der Dauer, keine irre-
versiblen Schaden zu erwarten, ab 60° C setzt die Koagulation ein, ab 150°C die

Karbonisierung (Verkohlung) und ab 300°C wird das Gewebe verdampft (Tab. 1).

Die optischen, thermischen und mechanischen Eigenschaften des Gewebes andern
sich aber im Laufe des Laserprozessess. Die Karbonisierung fuhrt z.B. zu einer er-
hohten Absorption der Laserstrahlen und so zu einem schnelleren Temperatur-
anstieg. Eine Austrocknung fuhrt zu einer Wéarmestauung aufgrund schlechterer

Warmeleitung (Berlien et al., 1991).
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Die typische thermische Gewebsreaktion ist die Photovaporisation. Die Vaporisation
beschreibt die Gewebsverdampfung. Eingesetzt wird dieser Prozess in der Medizin
zum Gewebeschneiden. Dabei werden hohe Energiedichten auf das Gewebe Uber-
tragen. Durch korpereigene Stoffe wie Wasser, Blut, Proteine, etc., die die Strahlung
absorbieren, steigt die Temperatur lokal auf mehrere hundert Grad Celsius. Das im
Gewebe enthaltene Wasser verdampft, es kommt zur Austrocknung, Pyrolyse und
einer Karbonisation. Diese Oberflachenveranderung verstarkt die Absorption der
Strahlung weiter (siehe oben). Der typische Temperaturbereich liegt zwischen 150°
und 700°C (Fuchs et al., 1995).

Temp. Gewebeeffekte

37°C keine irreversiblen Gewebeschaden
40-45° C | Enzyminduktion, Odemausbildung
Membranauflockeurng und in Abhangigkeit
von der Zeit Zelitod

60°C Proteindentarierung, beginnende
Koagulation und Nekrosen
80°C Kollagendenaturierung, Membrandefekte

100°C Trocknung

< 150°C Karbonisierung (Verkohlung)
300° C > | Verdampfung, Vergasung

Tab. 1: Laserwirkung auf Gewebe in Abhangigkeit von der
Temperatur (nach Helfmann, 1995)

1.2.4.3 Photoablation

Wird eine ausreichende Photonendichte pro Raumvolumen und Zeiteinheit
Ubertragen und dadurch eine ausreichende Leistungsdichte erreicht, kommt es zum
direkten Auflésen von Molekillbindungen, der Photoablation. Typische Pulsdauern
liegen bei 10 bis 100 ns und Leistungsdichten von 10 MW/cm? bis zu 10 GW/cmz.
Durch die kurze Interaktionszeit wird wenig Warmeenergie in das Gewebe Uber-
tragen (Frentzen et al, 1991; Niemz, 1996). Es muss eine gewebespezifische En-
ergiedichte (Ablationsschwelle) Uberschritten werden, um einen Gewebeabtrag zu
erzielen (Zone 1) (Abb. 4). Nach Uberschreiten dieser Schwelle kommt es zu einer
explosionsartigen Abtragung von Gewebe, die bis zu einem Sattigungsbereich

ansteigt (Zone IlI).
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Ablationsrate

X
Abl‘ /

>
Is Energiedichte |,

Abb. 4: Prinzipieller Verlauf der Ablation. Die durch einen Einzelpuls abge-
tragene Schichtdicke (Ablationsrate) ist Uber der Energiedichte aufgetragen
(Is = Ablationsschwelle) (nach Berlien, 1991)

1.2.4.4 Plasmainduzierte Ablation

Durch weitere Erhdéhung der Leistungsdichten entsteht Uber dem Gewebe ein
Plasma (Plasma shielding) (Zone IIlI) (Berlien et al., 1995). Plasma ist ein hoch-
ionisierter, gasformiger Zustand, der durch Erzeugung freier Elektronen, sog. lucky
electrons, entsteht. Die lonisation der Materie (optischer Durchbruch) wird erreicht,
wenn die elektrische Feldstarke in Bereiche von 0,1 bis 10 TW/cmz2 steigt (Berlien et
al., 1995; Niemz, 1996; Harms, 2006). Die optischen Eigenschaften des Gewebes
haben darauf keinen Einfluss mehr. Das Plasma kann durch sehr kurze,
energiereiche Pulsfolgen im Piko- und Femtosekundenbereich durch Multiphotonen-
ionisation erzeugt werden. Des Weiteren kdnnen Nanosekundenlaser diesen Zu-
stand durch kurzzeitige Erhitzung des Gewebes auf Uber 1000 K durch thermische
lonisation erreichen. Es entstehen zwei sich Uberlagernde Laser-Gewebe-
Wechselwirkungen, die plasmainduzierte Ablation und die Photodisruption (Bille et
al., 2004; Niemz, 1996; Frentzen et al., 1991).

Das ionisierte Plasma sorgt fur eine saubere glatte Ablation, die sogenannte plasma-
induzierte Ablation. Durch das Laserfeld werden die freien Elektronen beschleunigt
(inverse Bremsstrahlung) und geben ihre Energie durch StofZionisation weiter. Die
mittlere Temperatur des Plasmas wird auf 5000-7000 K geschétzt. Die Lebensdauer
des Plasmas betragt aber nur 10-20 ns, weshalb keine thermische Diffusion und
keine thermische Schéadigung des umliegenden Gewebes stattfindet. Aufgrund seiner
materialunabhangigen Eigenschaften lasst das Plasma sich auch in transparente
Medien einkoppeln (Bille et al., 2004; Berlien et al., 1995, Donges, 2006).



1.2.4.5 Photodisruption

Zusatzlich zur Plasmabildung treten sekundare Effekte auf, die mechanischer Natur

sind und Uber die Grenzen des Plasmas hinaus wirken. Wahrend des optischen

Durchbruchs dehnt sich das Plasma explosionsartig aus und es kommt zur Ablation

von Gewebe durch Schockwellenbildung, Kavitationsblasen und Jetbildung (Abb. 5).

Die Photodisruption beschreibt den Gewebeabtrag durch mechanische Zerstdrung.

Man geht davon aus, dass die Schockwellen fur einen Grol3teil des Gewebeabtrags

verantwortlich sind (Bille et al., 2004).

Optischer Durchbruch

N

Plasma

Schockwelle

Kavitationsbhlase

Jet

- lonisation des
Fokusvolumen

- raumlich begrenzt
auf Fokusfolumen

- hoher Druckgradient an

der Schockwellenfront

- Ausbreitung mit Uber-

schallgeschwindigkeit

- Gase erzeugen

mechanische Spannungen

- abwechselnd Expansion
und Kollaps

- in der Mahe der
Ablationsgrenzen

- wahrend des Kollaps
der Kavitat

i

plasmainduzierte
Ablation

%

Photodisruption

Gewebeablation

Abb. 5: Prozesse bei plasmainduzierter Ablation und Photodisuption (nach Bille und

Schlegel, 2005)
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1.2 Laser in der Zahnmedizin

1.2.1 Anwendungsmaoglichkeiten

Die optischen Eigenschaften des Gewebes und die spezifischen Eigenschaften, ins-
besondere die Wellenlange des Lasersystems, bestimmen die Wirkung der Laser-
strahlung auf das bestrahlte Gewebe (Morioka et al., 1989; Stabholz et al., 2003).
Laser werden vielfaltig in der Zahnmedizin eingesetzt. Besonders die Anwendung in
der Weichgewebschirugie bietet heute ein breites Indikationsspektrum (Frentzen et
al., 1991). Von der Grol3zahl an eingesetzten Lasern, zu denen unter anderem der
Excimer, Dioden, Er:-YAG-, Er:YYSG, CO,- und der Nd:YAG-Laser gehoren, hat fast
jedes System eine spezielle wellenlangenabhéangige Eignung fur ein Anwend-
ungsgebiet (Abb. 6) (Sulieman, 2005; Coluzzi, 2000).

100 Lasertyp | Medium Anwendungsgebiet

Wurzelkanalbehandlung, Excavation,
308nm | Gaslaser |Fissurenversieglung, Praparation,

ultravialett Exci L
XCimer-Laser Wurzeloberflachenreinigung

400 nm Chirugie, Bleeching, Low-Level-Laser-

Festkiroer. Therapie, Photodynamische Therapie
Iaserp (aPDT), Gewebedesinfektion in Paro
und Endodontologie, Laserfloureszenz-
655-980 nm diagnostik
Dioden-Laser -

sichtbar |

Chirugie, Koagulieren, Abtragen,
- Desensibilisieren, Fissurenversieglung,
1064 nm  _| Festkorper- Wurzeloberflachenreinigung,

Nd:YAg-Laser laser Gewebedesinfektion in Paro- und
Endodontologie, Wurzelkanalaufbereitung

750 nm

Festkarper.\Wurzelkanalaufbereitung, Excavation,Pra-

infrarot | Er:%fTIG}-E;nser =l laser |paration, Kiirettage, Fissurenversieglung
Chirugie, Koagulieren, Abtragen, Desen-
s 10600 nm Gaslaser sibilisierung, Fissurenversieglung, offene
15000 nm i CO,-Laser Kiirettage, Gewebedesinfektion in
; ! Paro- und Endodontologie

Abb. 6: Spektrum'medizinischer Laserwellenlangen mit einer Auswahl héaufig ge-
nutzter zahnmedizinischer Lasertypen und deren Anwendungsgebiete (Frentzen und
Koort, 1991; Krause und Frentzen, 2007; Meister, 1998)
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1.2.2 Zahnhartsubstanzbearbeitung

Eine Voraussetzung fur den Einsatz von Lasern zum Zahnhartsubstanzabtrag ist
eine maoglichst geringe thermische Belastung der Zahnhartsubstanzen, wie sie auch
bei der konventionellen Praparation mit rotierenden Instrumenten angestrebt wird
(Meduna et al., 1965; Frentzen et al., 1990). Die Bearbeitung von Zahnhartgeweben
wird seit EinflUhrung des Lasers erforscht (Frentzen et al., 1991). Es wurden in der
Anfangsphase verschiedene Lasersysteme fur die Zahnhartsubstanzbeabeitung
erprobt. So wurden unter anderem von Goldman und Stern Untersuchungen an
Rubin-, CO2- und Nd:Yag-Lasern durchgefuhrt (Goldman et al., 1964). Es ergaben
sich aber nur geringe Abtragsraten in Verbindung mit starken thermischen Neben-
effekten. Des Weiteren waren Karbonisierungen, Mikrorisse und Verfarbungen zu be-
obachten (Stern et al., 1964; Goldman et al., 1964; Feit et al., 1996).

Mit Weiter- und Neuentwicklungen von Lasersystemen in den 70er Jahren konnten
die thermischen Nebenwirkungen zwar reduziert aber nicht ausgeschlossen werden
(Frentzen, 1991). Man erkannte, dass durch Mikroexplosionen herbeigefihrter Ge-
webeabtrag mit minimaler Warmeleitung in das umliegende Gewebe einhergeht.
Voraussetzung dafir sind gepulste Laser, deren Wellenlange stark von Wasser und
der organischen Matrix des bestrahlten Gewebes absorbiert werden (Dorschel et al.,
1993; Bille und Schlegel, 2005). Gepulste CO2-Laser konnten sich aufgrund der aus-
gepragten thermischen Nebenwirkungen, wie ausgedehnte Karbonisierung, Riss-
bildung und Verfarbungen (Brune, 1980; Bille und Schlegel, 2005) und irreversiblen
Schadigungen der Pulpa (Goodies et al., 2002), nicht durchsetzen. Der Ende der
80er Jahre eingefihrte Er:YAG-Laser ermdglicht einen effektiven Abtrag von
Zahnhartsubstanzen. Die emittierte Wellenlange liegt dabei im Bereich des
Absorptionsmaximums von Wasser. Aber auch hier wurden temperaturbedingte
Veranderungen, wie Braunfarbungen und Kraterbildungen, festgestellt (Hibst et al.,
1989; Bornstein, 2003). Der Nd:YAG-Laser fuhrt aufgrund geringer Absorption in
Schmelz und Dentin zu nur geringen Oberflachenveranderungen. Das Absorp-
tionsmaximum liegt im Bereich pigmentierter Gewebe und fuhrt deshalb zu starker
Absorption im Bereich der Pulpa und zu entsprechenden thermischen Wirkungen
(Altschuler, 1991; Goodies et al., 2002; Bille und Schlegel, 2005).

Der Einsatz von Ultrakurzpulslasern im Nanosekundenbereich seit den 90er Jahren

und die Steigerung bis in den Piko- und Femtosekundenbereich mit typischen Puls-
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leistungen von mehreren Millionen Watt ermdglichen ganz neue technische
Moglichkeiten. Ausreichend hohe Intensitdten lassen Abtrag unabhangig vom
Absorptionsspektrum zu und ermoglichen auch Ablation von transparenten Ma-
terialien. Diese Prozesse laufen im nichtlinearen Bereich ab (siehe oben Ultra-
kurzpulslaser und Photodisruption) (Frentzen und Braun, 2011) und sind daher als

wellenlangen- und materialunabhéngig anzusehen (Franzen et al., 2005).

1.2.3 Theoretische Grundlagen der Zahnhartsubstanzen

Das Kauorgan ist eine Verflechtung unterschiedlicher morphologischer, histogentisch
und metrisch selbststdndiger Bestandteile. Diese Elemente lassen sich zwar
organtypisch zuordnen, es handelt sich unter technischem Verstandnis aber nicht um
definierbare Substrate, da biologisch bedingt eine hohe Variabilitat gegeben ist
(Zuhrt et al., 1993).

1.2.3.1 Dentin

Dentin ist der Hauptbestandteil des menschlichen Zahnes und wird von Osteoblasten
gebildet. Es handelt sich um ein vitales Gewebe mit adaptiven und defensiven Fahig-
keiten (Schroder, 1987; Seekamp et al., 1993). Entwicklungsgeschichtlich sind
Odontoblasten mesenchymaler Herkunft (van Rensburg, 1994). Der ausdifferenzierte
Odontoblast synthetisiert als Primarprodukt Pradentin. Es besteht aus Kollagen Typ |,
Glykoproteinen und Glykosaminen und wird extrazellular zu Fibrillen polymerisiert
(Schroder, 1987). Dentin ist zu Beginn eine rein organische Substanz, in die erst mit
zunehmender Dicke anorganische Substanz eingelagert wird (van Rensburg, 1994).

Der strukturelle Aufbau des Dentins ist durch 5 Elemente charakterisiert:

1) Die Odontoblasten liegen mit ihrem Zellkdrper an der inneren Dentinoberflache in

der Nahe der Pulpa, ihre Fortsatze reichen normalerweise durch die Dentinkanélchen
bis in die Peripherie des Dentinmantels. Die Odontoblasten versorgen nach
Abschluss der Zahnbildung den Dentinmantel und kdnnen sekundéres Dentin bilden
(Schréder, 1987).

2) Die Dentinkanalchen nehmen einen S-férmigen Verlauf und haben einen mittel-

wertigen Durchschnitt von 1,5 um. In Pulpennédhe liegen die Kanale naher beiein-

ander (van Rensburg, 1994). So sind in der Peripherie 15000 Kanéle pro Quadrat-
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millimeter und pulpanah ungefahr 65000 Dentinkanalchen anzutreffen. Durchschnitt-
lich sind es ca. 35000 Kanalchen pro Quadratmillimeter (van Rensburg, 1994).
Geflllt sind die Kanale mit den Odontoblastenfortsatzen und Grundsubstanz. Das
Lumen nimmt durch Sklerosierung im Laufe des Alterns bis hin zur vollstdndigen
Obliteration ab (Schroder, 1987).

3) Das Manteldentin ist die aul3ere ca. 10-30 um dicke Dentinschicht parallel zur

Schmelz-Zement-Grenze und ist sehr inhomogen zusammengesetzt.

4) Das zirkumpulpale Dentin bezeichnet die Hauptmasse des Dentinkerns und wird

durch die funktionell koordinierten Odontoblasten gebildet. Es entsteht in
rhythmischen Wachstumsphasen, unterbrochen von Ruhephasen. Diese hypo-
mineralisierten Bereiche heil3en Ebnersche Linien. Sie liegen ca. 20 um auseinander
(Schroder, 1987). Eine akzentuierte Wachstumslinie ist die Neonatallinie. Sie stellt

den Ubergang von prae- und postnatal gebildetem Dentin dar (van Rensburg, 1994).

5) Das zwischen und um die Kanélchen liegende Dentin heil3t intertubulares Dentin

und peritubuldres Dentin. Der Mineralisierungsgrad ist gegenuber dem intertubuléren

Dentin viel hdher.

Alle Bereiche des Dentins enthalten Kalziumphosphatkristalle vom Typ Apatit, wel-
ches wahrend des Mineralisierungsprozesses eingelagert wird. Die Verteilung variiert
dabei stark. Das intertubulare Dentin besteht aus ca. 50% Kalziumphosphat, das
peritubulare Dentin dagegen aus ca. 90% (Schroder, 1987). Durchschnittlich be-
steht Dentin zu 70 Gew.% aus anorganischem, zu 20 Gew.% aus organischem Ma-
terial und zu 10% aus Wasser (Abb. 7) (Hellwig et al., 2009).

Die KristallgroRe entspricht der von Wurzelzement und Knochen und ist damit
wesentlich kleiner als die von Schmelz. Das Dentin enthalt einige Strukturfehler und
Besonderheiten. So kann stellenweise sogenanntes Interglobulardentin auftreten, als
Folge von nichtvollstandig verschmolzenen Kalkosphéariten (Mineralisierungskris-
talle). Im Manteldentin der Zahnwurzel gibt es hypomineralisierte Bereiche in kdrniger
Form, die Tomessche Koérnerschicht. Des Weiteren gibt es Areale mit zeitlebens
gebildetem Sekundéardentin und aufgrund von auf3eren Reizen gebildetem Tertiar-

dentin.



20

100 %
1;"
4 .
Gewichts %
5%+t
2 Mineral
[ ]organ. Matrix
[ |Wasser
50 %t
25%t
0%

Schmelz Dentin

Abb. 7: Zusammensetzung des Zahnschmelzes und
des Dentins in Prozent seines Gewichts (nach
Seekamp, 1993)

Daraus resultiert eine grof3e Variabilitat und Inhomogenitat des Dentins und in Folge
die Problematik der Schaffung vergleichbarer Voraussetzungen in in-vitro-

Untersuchungen (Schrdder, 1987).

1.2.3.2 Schmelz

Schmelz ist ein kristallines Gefuge und das héarteste Zellprodukt im menschlichen
Korper. Gleichzeitig besitzt es eine groRe Sprodigkeit. Es wird von Ameloblasten
gebildet und hat eine durchgehend weiRe Farbe. Die Grundeigenschaften des
Schmelzes entsprechen denen von anderen mineralisierten Geweben, obwohl er

ektodermalen Ursprungs ist (van Rensburg, 1994).

Die erste etwa 3 um auf Dentin abgelagerte Schmelzschicht ist homogen strukturiert
und hochgradig mineralisiert. Der sich anschlieRende Hauptteil des Schmelzmantels
wird durch Schmelzprismen gebildet, die aus einer Prismenscheide und einem
zentralen Prismenstab bestehen. Sie werden durch die Ameloblasten gebildet,
stehen in einem etwa 45° grof3en Winkel zur Senkrechten der ersten Schmelzschicht
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und nehmen mit zunehmender Sekretion einen geschwungenen Verlauf. Die An-
ordnung der Ameloblasten lasst wahrend der Sekretion eine halbkreisférmige Matrix-
schicht entstehen. Der Prismenverlauf ist das versteinerte Abbild der
Ameloblastenbewegung. Der prismatische und interprismatische Schmelz besteht zu
86-88 % seines Volumens aus dicht aneinander gelagerten Kristallen. Die Schmelz-
kristalle haben eine flache, hexagonale Form und erreichen im Laufe des Kristall-
wachstums eine Dicke von etwa 20-60 nm, eine Breite von 30-90 nm und eine
unbestimmte Lange (Schroder, 1987). Alle Schmelzprismen verlaufen von der
Schmelz-Dentin-Grenze bis dicht unter die Schmelzoberflache. Sie nehmen in ihrem
Durchmesser signifikant zu, so sind sie im Berreich der Schmelz-Dentin-Grenze ca 3
pm und in den Oberflachenregionen ungeféahr 6 pum breit (van Rensburg, 1994).
Diese Wellenbewegung kommt im auf3eren Drittel der Schmelzkappe zur Ruhe,
somit liegen alle Stabe parallel zueinander und laufen senkrecht auf die Schmelz-
oberflache. Die oberste Schmelzlage von 20-80 um ist prismenfrei. Nach dem Durch-
bruch geht diese Flache durch Abrasion und Attrition verloren. Im Querschnitt
tauchen zwei variable Prismentypen auf. Der ,Schlissellochtyp und der
.Pferdehuftyp® (Schréder, 1987).

Retzius-Streifen sind braune Linien, die periodisch den ganzen Schmelzmantel
durchziehen. Sie beginnen an der Schmelz-Dentin-Grenze und verlaufen in Richtung
Schmelzoberflache. Der Abstand zwischen den Linien liegt zwischen 4 und 150 pm.
Es handelt sich um Wachstumslinien, dies verdeutlicht die schubweise Schmelz-
bildung der Ameloblasten mit anschlielender Ruhephase. Da, wo Retziusstreifen die
Oberflache erreichen, entstehen leichte Erhebungen, sogenannte Perikymatien und
flache Vertiefungen, Imbrikationslinien (van Rensburg, 1994). Im Langsschnitt fallt
eine weitere Streifung auf, die Hunter-Schregersche-Streifung. Es handelt sich um
ein rein optisches Phanomen und stellt den wellenférmigen Verlauf der Prismenstéabe

im dreidimensionalen Raum dar.

Abhéangig von Alter und Erndhrung bestimmen zahlreiche Faktoren die Zusammen-
setzung des Schmelzes. Er besteht zu 96-97 % seines Gewichtes aus anorga-
nischem Material, zu weniger als 1 % aus organischem Material und zu ca. 4% aus
Wasser (Abb. 7). Hauptsachlich enthalt er Hydroxylapatit (Capo(PO4)s(OH),).
Weiterhin wurden tber 40 Spurenelemente im Schmelz nachgewiesen. Besonders in

den aufReren Schmelzschichten ist auch Fluorapatit zu finden. Fluor verdrangt ge-
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|6ste Hydroxylionen und lagert sich ein. Es festigt die Kristallstruktur durch seine
geringere Losungstendenz und sorgt fir eine hohere Kariesresistenz. Die organische
Matrix ist in den Kristallzwischenrdumen eingelagert und besteht hauptsachlich aus
Proteinen (ca. 58 %) und Lipiden (ca. 40 %) (Hellwig et al., 2009; van Rensburg,
1994). Der Wasseranteil ist grof3tenteils an die Apatitkristalite gebunden, nur % des

Wassergehalts liegt frei in der organischen Struktur vor.

Im Schmelzmantel schwankt die Mineraldichte stark. Der Mineralgehalt nimmt von
der Schmelz-Dentin-Grenze zur Oberflache zu, des Weiteren sind der Ho6cker-
bereich und die Seitenflachen starker mineralisiert. Auch der Proteinanteil schwankt.
So gibt es besonders hohe Konzentrationen im Bereich der Schmelz-Dentin-Grenze,

der Fissuren und im zervikalen Schmelz. (Schréder, 1987).

1.2.3.3 Thermische und optische Eigenschaften

Die am Zahn entstehenden Laser-Gewebe-Interaktionen sind einerseits durch die
Applikationsparameter des Lasers (Roggan et al., 1997) und andererseits durch die
optischen und thermischen Eigenschaften der Zahnhartsubstanzen bestimmt. Vier
optische Eigenschaften bestimmen mal3geblich die Laserlichtverteilung im Gewebe
(Altschuler, 1993; Koort, 1994):

Bei Absorption wird Energie in Photonenform von molekularen Bestandteilen des Ge-
webes aufgenommen. Abhangig ist dieser Prozess von der applizierten Laser-
wellenlange und der Gewebeart (Roggan et al., 1997; Coluzzi, 2000). Jedes Gewebe
hat dabei ein Absorptionsspektrum, welches von bestimmten spezifischen Absor-
bern, sogenannten Gewebechromophoren, abhangig ist. Auftreffendes Laserlicht
wird durch Interaktion mit dem Chromophor zu Warmeenergie umgewandelt (Roggan
et al., 1997). Die thermischen Effekte werden grof3er und die Eindringtiefe geringer,
je intensiver das Gewebe das Licht absorbieren kann (Kreisler et al., 2001; Koort,
1994). Die Absorptionseigenschaften von Wasser besitzen im nahen bis mittleren
Infrarotbereich eine besondere Bedeutung fir die Gewebeabsorption (Roggan et al.,
1997). Der Wassergehalt von Schmelz liegt zwischen 1,5 und 4 Gew.%, der von
Dentin bei ca. 10 Gew.% (Abb. 7) (Hellwig et al., 2009). Fur die Zahnhartsubstan-
zen Schmelz, Dentin und Zement ergeben sich 3 typische Absorptionsbanden um 2,9
pm, 6 um und 9,6 um (Abb. 8), die besonders durch den unterschiedlichen Wasser-

gehalt variieren (Seekamp et al., 1993).



23

Streuung ist ein Prozess, der innerhalb eines Gewebes zu Umleitungs- und Ab-
schwéachungseffekten von Photonen fuhrt und durch ungleichméaRige Winkel-
verteilung der gestreuten Strahlen gekennzeichnet ist (Altschuler, 1993). Dabei
fuhren biologische Inhomogenitdten wie Membranen, Zellkerne, Lipide, Mikro-
unebenheiten etc. zu gewebetypischen Streuungen. Auch der Einfallswinkel der
Strahlung und die Oberflachenbeschaffenheit spielen eine wichtige Rolle, um die
Streueigenschaften eines Gewebes zu beschreiben. Die Streuung besitzt eine enge
Korrelation zur Absorption. So tritt in bestimmten Wellenlangenbereichen eher Streu-
ung oder Absorption auf. Besonders in Wellenlangenbereichen zwischen 800-1100
nm, in dem auch der Nd:YAG-Laser (1064 nm) einzuordnen ist, liegt die Streuung bis

zu 2 GroRenordnungen hoher als die Absorption (Roggan et al., 1997).
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Abb. 8: Absorptionsspektrum und —maxima von Schmelz, Zement und Dentin (nach
Seekamp, 1993)

Reflexion ist die Umleitung von Licht in die Gegenrichtung. Dabei wird ein gewisser
Teil quasi kollimiert zurtickgeworfen, ein anderer diffus gestreut (Altschuler, 1993).
Die Reflektionsstrahlung wird im Zielgewebe nicht wirksam (Frentzen und Koort,
1991), kann aber in benachbartem, unkontrolliert bestrahlten Gewebe, Destruktionen

hervorrufen (Coluzzi, 2000).
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Als weitere Mdoglichkeit gibt es die Transmissionsstrahlung, die das Gewebe
durchstrahlt und wieder verlasst (Schwenzer et al., 2009). Dabei kann sie als
kollimierte Transmission auftreten und das Gewebe geradlinig durchstrahlen oder
durch Ablenkungsprozesse als diffuse Transmission das Gewebe wieder verlassen
(Meister et al., 2004).

Beim intakten Zahn ergeben sich daraus 5 Problembereiche in der Linearoptik:

Reflexion und Transmission an der Zahnoberflache
Laserlichtausbreitung im Zahnschmelz
Reflexion und Transmission an der Schmelz-Dentin-Grenze

Laserlichtausbreitung im Dentin

a r w N E

Reflexion und Transmission an der Pulpa-Dentin-Grenze

Altschuller Uberarbeitete 1991 die Annahme, dass sich Licht in Zahnhartsubtanzen
wie in einem hochgetriibten Medium ausbreitet. Er konnte in Experimenten das
Phanomen der Wellenleiterausbreitung fir Schmelz und Dentin darlegen. Dabei fun-
gieren Schmelzprismen und die amorph mineralisierte Substanz zwischen den
Dentinkanalchen als Wellenleiter (Altschuller, 1993). Ein Teil des applizierten
Laserlichts kann also abhangig von Wellen- und Pulslange durch die Zahn-
hartsubstanz direkt in der Zahnpulpa wirksam werden. Der andere Teil wird in
besonderer Abhangigkeit vom Absorptionsverhalten im Gewebe wirksam (Frentzen
und Koort, 1991).

Die zugefuhrte Warmeenergie diffundiert im Gewebe entlang des Temperatur-
gradienten in kaltere Regionen (Roggan et al., 1997). Schmelz und Dentin sind mit
einer thermischen Leitfahigkeit von 9,3 x 10"-3 W/cm K und 5,7 x 103 W/cm K
aber als schlechte Warmeleiter einzustufen. So kann es schnell zu Uberhitzung und
thermischer Schadigung von Hartsubstanz und Pulpa kommen (Seekamp et al.,
1993). Die Warmeleitfahigkeit fur Schmelz liegt bei 0,9 W/mK und damit viel héher
als die von Dentin (0,6 W/mK) (Maxkors et al., 2008; Correa Afonso et al., 2007).

Das vaskuldre System dbernimmt eine entscheidende Rolle zum Abtransport
thermischer Energie (Roggan et al., 1997). Die nutritive, sensorische, defensive und
formative Funktion des Zahnes Ubernimmt die Pulpa, die sich im Inneren des
Zahnes, in der Pulpenkammer befindet (Hellwig et al., 2009). Sie besteht aus Binde-

gewebszellen, Nerven, Blut- und LymphgefaRen sowie Odontoblasten und
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kommuniziert Gber das Foramen apicale mit dem periapikalen Gewebe (van
Rensburg, 1994). ZuflieRendes normaltemperiertes arterielles Blut wird auf die lokale
Temperatur aufgeheizt und transportiert, entsprechend der Warmekapazitat der
Blutbestandteile, die thermische Energie Uber die vendse Blutbahn ab (Roggan et al.,
1997; Kodonas et al., 2009). Kurzzeitig im Mund auftretende Maximaltemperaturen
von >60°C werden von der schlechten Warmeleitfahigkeit des Dentins vor der Pulpa
guasi abgeschirmt, so dass intrapulpal nur Maxima von A 2 °C erreicht werden
(Plant et al., 1974). Anhaltende Dauerreize von 45 °C fuhrten nach 5-10 Minuten bei
Studien an Schneidezdhnen von Wistar — Ratten zu Kapillarstasen und moglichen
irreversiblen Thrombosen (Gangler, 1976). Zach und Cohen konnten in ihren Studien
eine intrapulpale Temperatur von 42,5°C als kritischen Wert fur die Entstehung von
irreversiblen Schadigungen an Zahnen von Rhesusaffen feststellen. Versuche erga-
ben, dass bei einer intrapulpalen Temperaturerhéhung um 6° C, die langer als 10
Sekunden anhalt, die ersten Nekrosen entstehen (Zach et al., 1965). Eine Erh6hung

um 10°C gilt als inakzeptabel (Melcer et al., 1984).

1.3 Ziel der vorliegenden Arbeit

Der genutzte Laser ist ein neuentwickelter Nd:YVO, (Neodym:Yttrium - Vanadat) —
Ultrakurzpulslaser der Firma Lumera Laser, Kaiserslautern, mit dem erstmals
versucht werden soll, eine temperaturarme Ablation von Zahnhartsubstanzen zu
erreichen. Es liegen zum jetzigen Zeitpunkt weder statistisch noch systematisch aus-
wertbare Studien vor, die die Temperaturverdnderungen an Zahnhartsubstanzen
durch Ablation mit Ultrakurzpulstechnik untersuchen. Ziel ist es, grundsatzliche Zu-
sammenhange zwischen Intensitdt des Lasers und Temperaturveranderungen zu
erhalten und einen moglichst effizienten Nutzungsbereich fur die Ablation von Ge-
webe mit tolerabler Temperaturverdnderung abzuleiten. Hierzu werden folgende

Hypothesen tberprift:

Hypothese 1:
Bei gleichbleibenden Laserparametern nimmt die Temperaturbelastung mit zuneh-

mender Schichtdicke des bestrahlten Gewebes ab.
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Hypothese 2:
Die Laserparameter haben entscheidenden Einfluss auf den Temperaturanstieg im
bestrahlten Gewebe. Die gewéhlte Leistung hat Einfluss auf die Temperatur-

entwicklung.

Hypothese 3:

Bei gleichbleibenden Laserparametern und gleicher Schichtdicke ist bei Dentin eine
geringere Temperaturbelastung zu messen als bei Schmelz, da Dentin eine gerin-
gere Warmeleitfahigkeit als Schmelz besitzt (Seekamp et al., 1993; Marxkors et al.,
2008).
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2. Material und Methoden

2.1 Verwendetes Laser-System

Der verwendete Laser ist ein diodengepumpter Nd:YVOa— Laser (Neodym — dotierter
Yttrium — Vanadat — Laser, Lumera Laser, Kaiserslautern). Er ist ultrakurz gepulst
und erreicht Pulslangen von 8 ps bei einer durchschnittlichen Leistung von 10 W. Die

emittierte Wellenlange betragt 1.064 nm.

2.2 Scanner und Software

Ein einzelner Laserpuls des im Versuch genutzten Lasers hat einen
durchschnittlichen Pulsdurchmesser von 0,85 mm. Der Scanner (Scan Cube 7,
Scanlab Ag, Puchheim) ermdglicht zusammen mit der Scannersoftware, den
eingehenden Laserpuls mit folgenden Pulsen zu einem einstellbaren Muster zu

kombinieren, damit auch flachig ablatiert werden kann (Abb. 9).
b
A A c

/
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Abb. 9: Schematische Darstellung des Ablationsprozesses. Der Scanner setzt
die Einzelpulse (f) zu einer Kavitat (g) zusammen. Die Schrittweite (e) und die
Pulstberdeckung (d) bestimmen das r&aumliche Verhaltnis der Einzelpulse
zueinander. Der Start (a), der Richtungswechsel (b) und der Endpunkt (c) des
Scanvorgangs sind eingezeichnet

: Einzelpuls f
-} Pulsiberdeckung d

Schrittweite e

Die Scannersoftware stellte sich an vielen Stellen als umstandlich und fir die
Nutzung unzureichend dar. Sie wurde mehrfach modifiziert. In der ersten Version

konnten nur Muster, Kantenlange, Scanmuster, Schrittweite und Scangeschwindig-
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keit manuell eingestellt werden. Das System konnte die eingestellte Scange-
schwindigkeit nicht konstant beibehalten. Deshalb wurde fur die zweite Version be-
sonders an diesem Parameter gearbeitet, um einen kontinuierlichen Ablations-
prozess zu gewahrleisten. Beim Abfahren des eingestellten Musters konnte der
Scanner nicht die erforderliche Geschwindigkeit erreichen, weil er bei jedem Rich-
tungswechsel stehen bleiben musste. Dies wurde gel6st, indem der Scanner bei der
zweiten Softwareversion uber die Grenzen des eingestellten Musters hinaus fuhr und
im Offlinemodus den Richtungswechsel durchfihrte, ohne zu stoppen. Beim Wieder-
erreichen des eingestellten Musters wechselte er wieder in den Online Modus und
setzte die Ablation fort. Dabei wurde mit dem Profilometer (FRT MicroSpy Topo,
Fries Research & Technology GmbH, Bergisch Gladbach) im Kantenbereich der
Kavitat eine vertiefte Ablation beobachtet. Ursache daflr ist die Energiefreisetzung

des wahrend der Offlinefahrt aufgeladenen Resonators (Abb. 10).

': Lo
‘1 .-’.‘-‘r

g i
Abb. 10: Exemplarisches Lichtmikroskopbild einer Schmelzkavitat (links) und einer
Profilometerausmessung (rechts). Die Kantenlange betragt 1 mm

Optimiert, aber nicht gelost wurde dieser Prozess mit der dritten Softwareversion. Es
handelt sich um eine Software (SAMLight, Scaps GmbH, Deisenhofen), die auch in
der Industrie eingesetzt wird. Sie wurde so modifiziert, dass Frequenz, Scan-
geschwindigkeit, Scanmuster, Schrittweite und Kantenlédnge individuell eingestellt
werden kdnnen.
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2.3 Die Temperaturmessung

Die Temperaturmessungen wurden mittels Thermometer mit NiCr-Ni-Temperatur-
fuhler durchgefihrt (Jumo TDA-3000, Jumo GmbH & Co. KG, Fulda) (Abb. 11). Der
Fuhler hat einen Auf3endurchmesser von 0,5 mm. Das Thermometer hat eine Daten-
loggerfunktion, die 2 Messwerte pro Sekunde aufzeichnet und spater am PC
ausgelesen werden kann. Laut Handbuch liegt die Genauigkeit bei + 0,5 K fir den
Bereich von 5 °C bis 40 °C und +1 Kvon - 20 °C bis + 5 °C.

Abb. 11: Thermometer (Jumo TDA-
3000, Jumo GmbH & Co. KG, Fulda)
mit NiCr-Ni-Temperaturfuhler

2.4 Der Versuchsaufbau

Der Versuchsaufbau ist auf einem Tisch mit 2 Etagen installiert, der durch 2 separat
aufgestellte Computer erganzt wird. Die Laserstrahlung wird im Laser (Neodym —
dotierter Yttrium — Vanadat — Laser, Lumera Laser, Kaiserslautern) in der unteren
Etage des Tisches erzeugt und nach oben gefuhrt. Im optischen Aufbau wird das
Licht Gber mehrere Spiegel gefuhrt und umgelenkt. Diese aufwendige Gestaltung der
Lichtfihrung dient zur Simulation der Situation an einer spateren Behandlungs-
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einheit (Abb. 12). Auch dort muss das Licht eine Distanz zwischen Laser und Hand-
stuick zurticklegen und gegebenfalls umgelenkt werden. AnschlielRend wird das Licht
in den Scanner (Scan Cube 7, Scanlab Ag, Puchheim) eingespeist und mit Hilfe der
Software gerastert (SAMLight, Scaps GmbH, Deisenhofen) (siehe 2.2). Nach Ver-
lassen des Scanners wird es durch die Fokuslinse auf den endgultigen Pulsdurch-

messer von 0,03 mm konzentriert und trifft auf das zu bestrahlende Objekt.

1 Scanner Foljussierlinse

o
s

Probekdrperhalterung 2

xyz-Koordinatentisch
mit Temperatursonde

Abb. 12: Versuchsaufbau von oben. Das Laserlicht wird an Punkt 1 auf die Tisch-
ebene gefuhrt und Gber mehrere Umlenkspiegel (blaue Balken) zum Scanner gefuhrt.
Das Licht wird durch die Fokussierlinse auf die Probe (2) gerichtet. Das Thermometer
ist hinter der Probe angeordnet

Die Proben wurden mit einer magnetischen Halterung auf einem justierbaren
Verschiebetisch (xyz - Tisch VT - 80, Micos, Eschbach) fixiert. Der Verschiebetisch
hat eine Préazision von 0,001 mm und lasst sich computerunterstitzt ausrichten.
Hinter der Probe war ein weiterer Verschiebetisch (xyz - Tisch LWRE3, SKF Linear-
systeme, Schweinfurt) angeordnet, in den der Temperaturfihler des Thermometers
(Jumo TDA-3000, Jumo GmbH & Co. KG, Fulda) eingespannt war. Der Verschie-
betisch konnte mit einer Prézision von 0,02 mm bewegt und die Sondenspitze auf die
Ruckseite der Probe ausgerichtet werden.
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2.5 Herstellung der Versuchsproben

2.5.1 Elfenbein

Fur die Vorversuche wurde Mammutelfenbein aus dem russischen Permafrostboden
genutzt. Die Elfenbeinblécke wurden mit Dreikomponentenkleber (Technovit 4000,
Heraeus Kulzer GmbH, Werheim) auf einer Tragerplatte fixiert und mit einer Dia-
mantbandsage (Exakt 300 CP, Exakt Advanced Technologies GmbH, Norderstedt) in

1, 2 und 3 mm dicke Scheiben geschnitten. Die Proben wurden trocken gelagert.

2.5.2 Schmelz und Dentin

Fur den Hauptversuch wurden bei 5 Zahnarzten und Oralchirugen tber 500 Zahne
gesammelt und in Natrium-Azid (0,001 % NaNs) gelagert. Darunter Incisivi, Canini
und Molaren. Die unzerstorten und kariesfreien Zahne wurden ausgewahlt und mit
einem Dreikomponentenkleber (Technovit 4000, Heraeus Kulzer GmbH, Werheim)
horizontal und vertikal auf eine Tragerplatte geklebt. Anschliel3end wurden mit Hilfe
einer Diamantbandsage (Exakt 300 CP, Exakt Advanced Technologies GmbH,
Norderstedt) Zahnscheiben in verschiedenen Schichtstarken angefertigt.

Die Entscheidung, ob ein Zahn vertikal oder horizontal geschnitten wurde, war
abhangig von Zahnart und zu erstellender Probe. Molaren wurden in der Regel
horizontal geschnitten, Pramolaren meistens vertikal (Abb. 13). Damit sollte eine
maximale Ausnutzung der Flache garantiert werden, so dass immer eine komplette
Versuchsserie auf eine Probe bzw. mehrere Zahnscheiben einer Probe passte. Die
aus einem Zahn entstandenen Schnitte wurden vermessen, katalogisiert und in
einem verschraubbaren Kunststoffrohrchen mit Natrium-Azid (0,001 % NaNs) gela-

gert, damit sie nicht austrockneten.

Fur die Dentinmessungen wurden 1, 2 und 3 mm Schnitte angefertigt. Fir Schmelz

wurden nur 1 und 2 mm Schnitte erstellt, zumeist aus vertikalen Molarenschnitten.
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Abb. 13: Probenanfertigung. In a wird in orange die horizontale und in rot die
vertikale Schnittflihrung von Zahnproben dargestellt (Abbildung a nach Schumacher
et al.,, 1990). In b ist exemplarisch ein horizontaler Zahnschnitt eines Pramolaren
(links, 1mm dick) und ein vertikaler Zahnschnitt eines Molaren (rechts, 1mm dick)
dargestellt. Bild c zeigt exemplarisch einen Elfenbeinblock und einen fir den Versuch
auf 1 mm zugeschnittenen Probekérper (rechts). Gut zu erkennen ist die Homo-
genitat der Elfenbeinprobe (c) im Vergleich zur Zahnprobe (b)

2.6 Versuchsdurchfuhrung

Fur die Messungen wurden die unterschiedlich dicken Proben in Probekorper-
halterungen aus Aluminium mit Hilfe von Silikon oder Knetmasse im rechten Winkel
zum auftreffenden Laserstrahl fixiert. Die Probe im Probekdrperhalter wurde mit Hilfe
von integrierten Magneten auf dem Verschiebetisch befestigt und konnte so Uber
den PC in allen drei Raumebenen definiert bewegt werden (Abb. 14).

Der Fokus wurde manuell und fir jede Probe neu eingestellt, obwohl eine genaue
Repositionierung der Probekdrper nach einmaliger Fokuseinstellung durch die
vorhandenen Magnete gewahrleistet gewesen ware. So sollten systematische Fehler
verhindert werden, die sich durch das einmalige Einstellen des Fokus einschleichen
kénnen, falls die Probe nicht optimal im Fokus steht. Fir die Fokuseinstellung wurde
eine niedrige Leistung gewahlt (<0,6 W) und der Mittelwert aus den beiden Ablations-
schwellen vor und hinter dem Fokus gebildet. Da der Versuchsaufbau stationar ist,
kann der Laser nicht an die Probe herangefuhrt und der Fokus eingestellt werden.
Mit Hilfe des Verschiebetisches (xyz - Tisch VT - 80, Micos, Eschbach) muss die
Probe langsam an den Fokus herangefahren werden. Um eine moglichst genaue
Einstellung zu erlangen, wurde jeweils vor und hinter dem Fokusbereich bei niedriger

Energie die Ablationsschwelle gesucht und gespeichert. Die entstandene Differenz
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betrug in der Regel 0,5-0,6 mm. Der gebildete Mittelwert stellt den optimalen Laser-

fokus dar.

Der Autofokus war zu Beginn der Dentinmessung noch nicht verfigbar und wurde,
um die Vergleichbarkeit der Messreihen zu gewahrleisten, auch spéater nicht
eingesetzt. Eine kurze Testphase zeigte aber, dass er fur Dentin nutzbar ist. Fur die
Messreihen mit Schmelzproben stellte er sich als unbrauchbar heraus. Das Auto-
fokussystem nutzt einen Pilotlaser, um die Probe anzuvisieren und auszurichten. Auf
dem transluzenten Schmelz konnte aber kein klar anfokussierbarer Punkt darstellt
werden. Zum Ende der Versuchsreihen stand ein verbesserter Autofokus zu Ver-

fugung, der aber nicht mehr zum Einsatz kam.

anaedeuteter .. xyz-Koordinatentisch Probe xyz-Koordinatentisch
Laserlichtverlauf Fokussierlinse ™7 'p o phoiter mit Temperatursonde

Abb. 14: Das eingehende Laserlicht und die Temperatursonde liegen auf einer Linie,
getrennt von der Probe. Probe und Temperatursonde koénnen via xyz-Koor-
dinatentisch ausgerichtet werden

Der Temperaturfihler wurde mit der Spitze in den weitergedachten Strahlengang des
Laserstrahls gebracht. Um den 0,5 mm dicken NiCr-Ni-Temperaturfuhler (Jumo TDA-
3000, Jumo GmbH & Co. KG, Fulda) mdglichst genau auszurichten, wurde ein im
Laser integrierter Pilotlaser genutzt. Dieser zeigt den Strahlengang des Lasers an.
Abschliel3end wurde eine Probemessung durchgefiihrt und die ablatierte Kavitat mit
der Ausrichtung der Sonde optisch Uberprift. Laserstrahl und Sonde liegen so auf

einer Linie, getrennt von der Probe (Abb. 14). Am Kontaktpunkt von Sonde und Pro-
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be wurde dinn eine Warmeleitpaste (Warmeleitpaste P 12, Wacker Silicones —-Wac-

ker Chemie AG, Munchen) aufgebracht.

AbschlieBend wurde der Laser auf die erforderlichen Leistungen fur die Versuche
eingestellt. Die Temperaturmessung wurde 1 Sekunde vor Bestrahlungsbeginn
gestartet und bis zum Temperaturmaximum (AT) dokumentiert. Wenn sich ein
eindeutiges Absinken der Temperatur andeutete, wurde die Messung beendet.
Stichprobenartig wurde der ganze Temperaturverlauf bis zur Ausgangstemperatur
dokumentiert. Nach Auswertung am PC konnten so Temperaturverlauf, maximaler
Temperaturanstieg und thermisches Relaxationsverhalten dargestellt werden. Es

wurde ohne eine Absauganlage oder weitere Kihimalinahmen gearbeitet.

2.6.1 Die Vorversuche

Die ersten Vorversuche wurden mit Mammutelfenbein durchgefihrt. Mit seiner
dentinahnlichen Zusammensetzung und der grof3en Probeflache eignet es sich sehr
gut, um erste Anhaltspunkte Uber den Temperaturanstieg bei Variation der vielen ein-
stellbaren Laserparameter zu erfahren. Erste Erfahrungen wurden bei der Variation
der Frequenz, Leistung, KavitatengrofRe, Schichtstéarke und der Ubertragenen Ge-

samtenergie gesammelt.

Schon nach den ersten Messungen wurde aus Verfahrensgrinden die quadratische
Kavitatenform 1x1 mm gewahlt. GroRere Kavitaten hatten bei spateren Versuchen
auf Zahnhartsubstanzen die Probenanzahl auf max. 3-4 Messungen auf den Dentin-
proben reduziert. Auf Schmelzproben waren keine Messungen mdoglich gewesen

(geschwungener Verlauf von Schmelz).

Mit Softwareversion 1 wurden Messungen auf Elfenbein durchgefihrt und bei kon-
stanter Gesamtenergie von 5 J die Frequenz verandert. Bei der Frequenz von 100
kHz wurden die Leistung (1-6,6 W) und die Schichtstarke (1-3 mm) variiert. 6,6 W
stellt die ausschopfbare Maximalleistung fur diese Parameter dar. Die Messungen
wurden ebenfalls fur 200 kHz (1-5 W Leistung, Schichtstarke 1-3 mm, n=4) und 500
kHz (1-9 W, Schichtstéarke 1-3mm, n=5) durchgefiihrt. Bei allen Versuchen lagen die
Scangeschwindigkeit bei 6000 mm/s und die Uberdeckung der Pulse bei 50%. Die
Probenanzahl betrug jeweils n=2 und es wurden 252 Messungen durchgefuhrt (Abb.

15). Im Rahmen der Vorversuche wurden auch Messungen auf Dentin durchgefihrt.
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Mit Softwareversion 3 (SAMLight, Scaps GmbH, Deisenhofen) wurde bei 500 kHz, 6
W Leistung, Scangeschwindigkeit 2000 mm/s und 50 % Pulstberdeckung die Ge-
samtenergie in 5 J Schritten auf ca. 90 J gesteigert. Die Probenanzahl war n=2.

Um Vergleichbarkeit der Dentin- und Elfenbeinversuche herzustellen, wurde eine
weitere Messreihe mit Softwareversion 3 (SAMLight, Scaps GmbH, Deisenhofen)
auf 2 mm dicken Elfenbeinscheiben angefertigt, um die Ergebnisse der Vorversuche

mit denen der Hauptversuche ins Verhaltnis setzen zu kénnen.

2.6.2 Studienaufbau der Vorversuche

Softwareversion 1

100 kHz, 5 J, 1-6,6 W 200kHz, 5 J,1-5W 500 kHz, 5 J,1-9 W

I | |
Elfenbein 2 mm Elfenbein 2 mm Elfenbein 2 mm

l n=2 l n=2 l n=2

Temperaturanstieg [AT]in Abhangigkeit von der Frequenz

Softwareversion 3

500 kHz, 6 W, 2 mm

Temperaturanstieg [AT]in Abhangigkeit von der Gesamtenergie

Softwareversion 3

500 kHz,5J,5W 500 kHz,5J,8 W

1 1
Elfenbein 2 mm Elfenbein 2 mm
n=1 n=1
m=15 m=17
Temperaturanstieg [AT]in Abhangigkeit von der
Leistung

Abb. 15: Schematische Darstellung fur die Vorversuche. Die Parameter Leistung,
Schichtdicke, Gesamtenergie, Software und Material wurden variiert und die ent-
sprechenden Temperaturveranderungen dokumentiert und verglichen. Die Anzahl der
Probekdrper wird durch n beschrieben, die Anzahl der Messungen durch m
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2.6.3 Die Hauptversuche

Im Rahmen der Hauptversuche wurde der Einfluss der Schichtstarke und der Leis-
tung auf den Temperaturanstieg gezielter analysiert. Daflr wurden ein, zwei und drei
Millimeter Dentinschnitte und ein und zwei Millimeter Schmelzschnitte genauer
untersucht. Es wurde mit Softwareversion 3 (SAMLight, Scaps GmbH, Deisenhofen)

gearbeitet.

Als Problem stellte sich heraus, eine ausreichend grof3e Anzahl an Messungen auf
einer Probe durchfihren zu koénnen. Es wurde immer versucht, eine maximale
Anzahl an Messungen auf einer Probe auszufihren. Bei einer quadratischen Kavita-
tengroRe mit 1x1 mm Kantenldnge ergaben sich in der Regel 1-3 Kavitaten. Um den
Einfluss struktureller Inhomogenitaten zu minimieren, wurden die Messungen mit

gleichen Parametern auf einer Probe gemittelt.

Bei einer Frequenz von 500 kHz, einer Gesamtenergie von 5 J, einer Scan-
geschwindigkeit von 2000 mm/s, der Schrittweite von 0,0125 mm und 50 % Puls-
Uberdeckung wurde die Leistung von 1 auf 9 W gesteigert. Dabei wurde auf einer
Probe mindestens eine Messung jeder Leistung durchgefihrt, wenn mdglich mehr
(entspricht min. 9 Messungen pro Probe). Auf n=16 Probenkdrpern ergaben sich 169
Messungen (Abb. 16).

AnschlieBend wurde bei gleichen Parametern und konstanter Leistung von 6 W der
Temperaturanstieg auf ein, zwei und drei Milimeter Dentinscheiben erfasst. Die Pro-
benanzahl lag bei einem Millimeter bei n=19, bei zwei Millimetern bei n=15 und drei
Millimeter bei n=16. Es wurden 128 Messungen durchgefihrt und wiederum pro
Probe gemittelt. Die Dentinproben wurden in regelméafigen Abstanden (nach 4 Ein-
zelmessungen) mit einer Sprihflasche mit NaCl diinn benetzt, damit die Proben nicht
austrockneten. Die oberste Schicht wurde vorsichtig mit Druckluft verblasen, damit

gewahrleistet war, dass das empfindliche Kollagengeflecht nicht kollabierte.

Da der Schmelzmantel des Zahnes maximal 2,5 mm dick ist (Buddecke, 1981),
wurden nur ein und zwei Millimeter dicke Proben angefertigt. Um den Temperatur-
anstieg in Abhangigkeit von der Schichtdicke darzustellen, wurden konstante Para-
meter gewahlt. Alle Messungen wurden bei 6 W Leistung, einer Frequenz von 500
kHz, 5 J Gesamtenergie, 2000 mm/s Scangeschwindigkeit, einer Schrittweite von

0,0125 mm und 50 % Pulstiberdeckung durchgefihrt. Fir ein und zwei Millimeter
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Schmelz lag die Stichprobenanzahl jeweils bei n=20 und 119 Messungen, die eben-
falls gemittelt wurden. Eine profilometrische Untersuchung ergab eine mediane
Ablationstiefe von 42,5 pm in Dentin (Min: 14 ym, Max: 80 uym) und 28,5 pm in
Schmelz (Min:9 ym, Max: 87 um). Signifikante Unterschiede zwischen den Material-
gruppen konnten in den Ablationstiefen festgestellt werden (p < 0,05, Mann-
Whitney).

2.6.4 Studienaufbau der Hauptversuche

Dentin 1 mm, 500 kHz Schmelz 1 mm, 500 kHz

Mﬁ_

1W,5J 2W,5J || 3W,5J || 4W,5J || 5W,5J

EW. 5 6W.5.4 7w 5J || sw,50 || ow, 54

n=15 n=15 n=15 n=15 n=15 n=15 =20 n=15 n=15 n=15

Temperaturanstieg [AT]in Abhangigkeit von der Leistung

Dentin 2 mm, Schmelz 2 mm,
500kHz [ | S BWSEI 500 kHz
n=15 n=20
Dentin 3 mm,
500kHz [ &W3

n=15

Temperaturanstieg [AT]in Abhangigkeit von der Schichtdicke und des Materials

Abb. 16: Schematische Darstellung der Hauptversuche. Die Hauptversuche wurden an
Dentin und Schmelz durchgefiihrt. Ubertragende Gesamtenergie, Leistung und Fre-
guenz waren fur alle Versuche gleich. Die Schichtdicke wurde bei Dentin von 1 bis 3
mm variiert, bei Schmelz von 1-2 mm. Die Anzahl der Probekdrper wird durch n
beschrieben
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2.7 Datenerfassung und Statistik

Die im Datenlogger der Temperatursonde aufgezeichneten Daten wurden in einem
Tabellenkalkulationsprogramm (Excel, Microsoft, Seattle, USA) aufbereitet. Die
statistische Auswertung erfolgte mittels eines Statistik - Programms (SPSS, SPSS
Inc.,Chicago, USA). Die Temperaturanstiege wurden anhand eines Datenanalyse-
und Grafikprogramms (Origin 8, Additive, Soft und Hardware fir Technik und
Wissenschaft GmbH, Friedrichsdorf) dargestellt.

Den Hauptversuchen vorangehend wurde die jeweilige Probengrdl3e pro Testgruppe
mittels der Power Analyse des Programms GPower (Faul und Erdfelder, 1992;
Erdfelder et al., 1996) mit einer Power von mindestens 0,80 und einem Alpha-Fehler
von 0,05 berechnet (Cohen, 1988)

Fur weiterfihrende statistische Analysen wurden die Ergebnisse mit dem Shapiro -
Wilk - Test auf Normverteilung Gberpruft. Dabei stimmten nicht alle Werte mit einer
Normalverteilung Uberein, entsprachen also nicht der Gauf3funktion. Daher wurden
innerhalb einer Gruppe die Daten mit einem nicht - parametrischen Test (Kruskal —
Wallis, Mann — Whitney, Friedman und Wilcoxon) paarweise verglichen. Das

Signifikanzniveau wurde mit einer Irrtumswahrscheinlichkeit von p < 0,05 festgelegt.

Die graphische Auswertung erfolgte mit Hilfe von Box - Plot — Diagrammen. Innerhalb
der Box befinden sich 50 % der Werte. Angezeigt ist der Median, erstes und drittes
Quartil und die oberen und unteren Haarlinien (Minimum und Maximum) (Tukey,
1977). Uberschreitet ein Messwerte das 1,5 - fache des Interquartilsabstands, wurde
er als AusreiBer mit einem Kreis markiert. Ab einem Uberschreiten des dreifachen

Interquartilsabstand wurden die Werte mit einem Sternchen gekennzeichnet.

Die Beschreibung der Messergebnisse erfolgte durch die Angabe von Mittelwert,

Median, Standardabweichung, Minimum, Maximum und Interquartilabstand.
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3. Ergebnisse

3.1 Die Vorversuche

3.1.1 Leistung

Der Einfluss der Leistung auf die Temperaturentwicklung (AT) wurde unter sonst kon-
stanten Parametern auf einer 2 mm Elfenbeinprobe mit Softwareversion 1 ermittelt.
Bei der 5 W-Testgruppe wurden 14 Messungen und bei der 6 W-Testgruppe 16 Mes-
sungen auf einem Probekoérper durchgefuhrt (Abb. 17).
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Abb. 17: Temperaturerhohung (AT) in Abhangigkeit von der Leistung (W), Elfenbein.

Mit zunehmender Leistung nimmt die Temperaturerhéhung signifikant ab (p<0,05)
*: statistisch signifikanter Unterschied (p<0,05)

Der Vergleich der verschiedenen Leistungen ergab einen signifikanten Unterschied
(p< 0,05). Die Leistung hat Einfluss auf die Temperaturentwicklung (AT) und wird in
den Hauptversuchen genauer betrachtet.
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3.1.2 Frequenz

Der Einfluss der Leistung auf die Temperaturentwicklung (AT) wurde unter sonst kon-
stanten Parametern auf einer 2 mm Elfenbeinprobe ermittelt. Fir 100.000 Hz und
200.000 Hz wurden je 4 und fur 500.000 Hz 5 Messungen auf je einem Probekorper
mit Softwareversion 1 durchgefuhrt (Abb. 18).
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Abb. 18: Temperaturerhdhung (AT) in Abhangigkeit von der Frequenz (Hz), Elfen-
bein. Signifikanter Einfluss der Repetitionsrate auf die Temperaturerhbhung

zwischen 100.000 Hz und 500.000 Hz sowie 200.000 Hz und 500.000 Hz (p<0,05).
*: statistisch signifikanter Unterschied (p<0,05)

Die statistische Analyse ergab signifikante Unterschiede zwischen 100.000 Hz und
500.000 Hz sowie zwischen 200.000 Hz und 500.000 Hz. Der Einfluss auf den Tem-
peraturanstieg war allerdings nur geringftigig.
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3.1.2 Gesamtenergie

Um den Einfluss der Gesamtenergie (J) auf die Temperaturentwicklung (AT) zu er-

halten wurde eine Versuchsreihe mit der Stichprobenzahl n=2 durchgefiihrt (Abb.
19).
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Abb.19: Temperaturerhbhung (AT) in Abhangigkeit von der Gesamtenergie (J),

Dentin. Statistisch signifikante Unterschiede der Temperaturerhbhung in Ab-
hangigkeit von der Gesamtenergie (p<0,05)

Es konnten signifikante Unterschiede zwischen den Testgruppen festgestellt werden
(p<0,05). Aufgrund der geringen Probenzahl konnte kein paarweiser Vergleich durch-
gefuhrt werden. Mit zunehmender Gesamtenergie (J) steigt der Wert der Temperatur-

erhohung. Die Ausreil3er bei 70 J sind auf die geringe Probenanzahl zurtckzufuhren.
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3.2 Die Hauptversuche

3.2.1 Leistung

Der sich in den Vorversuchen andeutende Einfluss der Leistung auf die
Temperaturentwicklung (AT) wurde unter sonst konstanten Parametern auf 1 mm

Dentin Proben mit Softwareversion 3 genauer ermittelt (Abb. 20).
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Abb. 20: Temperaturerh6hung (AT) in Abhangigkeit von der Leistung (W), Dentin.
Die Stichprobenanzahl betrug n=15 pro Leistungseinstellung. Mit zunehmender Leis-

tung ist keine statistisch signifikante Temperaturerhhung zwischen den Gruppen
festzustellen (p>0,05)

Der Vergleich der verschiedenen Leistungen ergab keinen signifikanten Unterschied
(p> 0,05). Es wurde je eine komplette Messreihe von 1-9 W auf einem Probekdorper
angefertigt. Auch der paarweise Vergleich nach Wilcoxon ergab keine signifikanten
Unterschiede (p>0,05) (Tab. 4 im Anhang). Die Einzelwerte der Messergebnisse sind
Tab. 2 und 3 im Anhang zu entnehmen. Die Ergebnisse der Vorversuche werden

nicht bestatigt. Die Leistung (W) hat keinen Einfluss auf die Temperaturerhbhung
(AT).
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3.2.1 Schichtdicke — Dentin

Der Einfluss der Dentinschichtdicke auf den Temperaturanstieg (AT) wurde unter

sonst konstanten Parametereinstellungen ermittelt (Abb. 21).
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Abb. 21: Temperaturerhdhung (AT) in Abhangigkeit von der Dentindicke in mm. Die
Stichprobenanzahl betrug n=15 je Testgruppe. Mit zunehmender Dentindicke statis-
tisch signifikante Abnahme der Temperaturerh6hung (p<0,05)

*: statistisch signifikanter Unterschied (p<0,05)

Der Vergleich der verschiedenen Schichtdicken ergab einen signifikanten
Unterschied der Testgruppen (p<0,05). Der hdchste Temperaturanstieg war in der
Testgruppe ,1 mm-Dentin“ zu beobachten, der geringste in der Testgruppe ,3 mm-
Dentin®. (Testgruppe ,1 mm-Dentin“: Median AT: 6,8 K, Min: 3,6 K, Max: 13,6 K,
Interquartil: 2,6, SA: 2,9; Testgruppe ,2 mm-Dentin“: Median AT: 1,7 K, Min: 0,8 K,
Max: 2,9 K, Interquartil: 0,7, SA: 0,6; Testgruppe ,,3 mm-Dentin“: Median AT: 0,7 K,
Min: 0,5 K, Max: 1,2 K, Interquatrtil: 0,3, SA: 0,2).
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3.2.2 Schichtdicke — Schmelz

Der Einfluss der Schmelzschichtdicke auf den Temperaturanstieg (AT) wurde unter

sonst konstanten Laserparametern ermittelt (Abb. 22).
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Abb. 22: Temperaturerhdhung (AT) in Abhangigkeit von der Schmelzdicke in mm.
Die Stichprobenanzahl betrug n=20 je Testgruppe. Mit zunehmender Schmelzdicke
signifikante Abnahme der Temperaturerh6hung (p<0,05)

*: statistisch signifikanter Unterschied (p<0,05)

Der Vergleich der verschiedenen Schichtdicken ergab einen signifikanten
Unterschied der Testgruppen (p<0,05). Die Temperaturerhdhung (AT) ist in der 1
mm-Schmelzgruppe hoher als in der 2 mm-Schmelzgruppe. (Testgruppe ,1 mm-
Schmelz®: Median AT: 44,3 K, Min: 29,3 K, Max: 67 K, Interquartil: 16, SA: 3,6;
Testgruppe ,2 mm-Schmelz“: Median AT: 10 K, Min: 4,9 K, Max: 42 K, Interquartil:
11,8, SA: 3,3)
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3.2.3 Temperaturverlauf — Schmelz und Dentin

Fur die in 3.2.1 und 3.2.2 durchgeflihrte Messung an Schmelz und Dentinproben
unterschiedlicher Schichtdicke wurde ebenfalls der Zeitraum von der Aus-
gangstemperatur bis zum Temperaturmaximum aufgezeichnet, um den Tem-

peraturverlauf darstellen zu kénnen (Abb. 23).
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Abb. 23: Latenzzeit in Sekunden bis zum Erreichen der Maximaltemperatur in Ab-
hangigkeit von der Schmelz und Dentindicke in mm. Mit zunehmender Dentindicke
nahm die Latenzzeit signifikant zu (p<0,05). Bei den Schmelzproben konnte statis-
tisch keine signifikante Veranderung festgestellt werden (p>0,05).

*: statistisch signifikanter Unterschied (p<0,05)

Die 1 mm dicken Schmelzprobekdrper erreichten ihre  maximale
Temperaturerhbhung im Median 0,1 Sekunden schneller als die 2 mm dicken
Schmelzprobekorper (Testgruppe ,1 mm-Schmelz“: Median: 2,1 s, Min: 1,8 s, Max:
3,5 s, Interquartil: 0,2, SA: 0,4; Testgruppe ,2 mm-Schmelz“: Median: 2,2 s, Min: 1,8
s, Max: 6,0 s, Interquatrtil: 0,3, SA: 1,0).
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Die 1 mm dicken Dentinprobekdérper erreichten ihre maximale Temperaturerhéhung
1,3 s eher als die 2 mm dicken Dentinprobekdrper und 2,3 s schneller als die 3 mm
dicke Dentinprobekdrpergruppe. (Testgruppe ,1 mm-Dentin“: Median: 2 s, Min: 2 s,
Max: 3,8 s, Interquatrtil: 0,5, SA: 0,5; Testgruppe ,2 mm-Dentin“: Median: 3,3 s, Min: 2
s, Max: 5,9 s, Interquartil: 1,1, SA: 1,2; Testgruppe ,3 mm-Dentin“: Median: 4,3 s,
Min: 2,2 s, Max: 12,2 s, Interquartil: 3,3, SA: 2,7)

Der Mann-Whitney-Test ergab fir Schmelz 1 und 2 mm p>0,05 und somit keinen
signifikanten Unterschied. Bei Dentin 1, 2 und 3 mm waren alle Vergleiche p<0,05

und somit signifikant unterschiedlich.
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4. Diskussion

In der vorliegenden Studie wurden die Temperaturveranderungen an Zahn-
hartsubstanzen wahrend und kurz nach der Bearbeitung mit einem neuartigen
Nd:YVO4 — Ultrakurzpulslaser untersucht. Bis zum Beginn der Studie lagen noch
keine vergleichbaren Untersuchungen zu diesem Thema und diesem neuartigen

Lasertyp vor.

4.1 Bewertung der Vorgehensweise

Bei der Versuchsdurchfuhrung sind verschiedene potentielle Fehlerquellen zu
beachten. Bei der Probenherstellung wurde darauf geachtet, mdglichst gleich dicke
Zahnscheiben anzufertigen. Die Standardabweichung fur die 1, 2 und 3 mm Dentin-
proben betragt 9,2 %, 11,7 % und 12,5 %, die Standardabweichung fir die 1 und 2
mm Schmelzproben betragen 8 % und 9,7 %. Die Proben sind also effektiv nicht alle

gleich dick, was Einfluss auf die Temperaturmessungen haben kann.

Die Dentinmessungen waren technisch gut umzusetzen, da jeder Zahn zu einem
Grol3teil aus Dentin besteht. Die Messungen auf Schmelz hingegen stellten sich als
komplizierter und fehleranfalliger heraus als die Messungen auf Dentin. Aufgrund der
nur schmalen Schmelzstreifen auf der Probe ist es nicht auszuschlie3en, dass auch
nach sorgfaltiger Positionierung gewisse Mengen Laserenergie in das angrenzende
Dentin eindringen. Der wellenformige Verlauf der Schmelzkappe auf dem Dentinkern
erhoht besonders bei 2 mm dicken Proben die Gefahr, dass die Warmeweiterleitung
nicht direkt zur Temperatursonde sondern durch angrenzendes Dentin bzw. die
Schmelz-Dentin-Grenze beeinflusst wird (Kapitel 1.2.3). Aufgrund der sehr unter-
schiedlichen thermischen Eigenschaften von Schmelz und Dentin ist eine Beeinflus-

sung der Ergebnisse hier nicht auszuschliel3en.

Die transluzenten Eigenschaften des Schmelzes stellten sich als Problem bei der
Fokussierung heraus, besonders im niedrigen Leistungsbereich. Das Einstellen des
Fokus wird in Kapitel 2.6 beschrieben. Bei Schmelzmessungen musste von diesem
Procedere abgewichen werden: Das Herantasten an den Fokus wurde auf einem
parallel angeordneten Keramikblock durchgefiuhrt und auf der Schmelzprobe noch
einmal dberpruft. Bei den anschlielenden Messungen wurde immer wieder

beobachtet, dass auf der Rickseite der Schmelzproben Karbonisierungen der
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Warmeleitpaste auftraten. Bei einem auf Photodisruption und plasmainduzierten Ab-

lation basierenden Gewebeabtrag ist dies eigentlich nicht zu erwarten.

Lokale strukturelle Einflisse lassen sich nur bedingt ausschlieen. Zwischen den
Messzyklen wurden die Ergebnisse mit einer Poweranalyse Uberprift. Damit wurde
sichergestellt, dass aussagekréftige Ergebnisse mit einer ausreichend grof3en Probe-

kérperanzahl gewonnen wurden.

4.2 Bewertung der Ergebnisse

Die in Vorversuchen gewonnen Daten zu grundsatzlichen Zusammenhangen von La-

serparameter und Temperaturerhéhungen in Zahnhartsubstanzen ergaben folgende

Ergebnisse:

Die Leistung hat im direkten Vergleich von 5 und 6 W einen signifikanten Einfluss
auf die Temperaturentwicklung im Elfenbein. Bei 6 W liegt die mediane Temperatur
bei 1,4 K und bei 5 W bei 1,7 K. Anderseits ist die Streuung der Werte bei 6 W gro-

Ber. Dieser Parameter wurde in den Hauptversuchen genauer untersucht.

Die Frequenz hatte einen Einfluss auf die Temperaturerhhung. Bei 500.000 Hz war
der Temperaturanstieg in Dentin mit 5,2 K am geringsten. Der Einfluss auf die Tem-
peratur ist aber als gering zu bewerten. Untersuchungen der Ablation, die in einer
anderen Dissertation beschrieben werden, ergaben aber einen effektiveren Abtrag
bei 500.000 Hz, weshalb alle Hauptversuche bei dieser Repetitions-Rate (Hz) durch-

gefuhrt wurden.

Die Gesamtenergie wurde nur mit einer geringen Proben- und Messungszahl unter-
sucht, lasst aber die zu erwartende Abhangigkeit von Gesamtenergie und Tempera-
turerhbhung gut erkennen. Die Abh&ngigkeit lasst einen linearen Zusammenhang

vermuten.

In den Hauptversuchen konnten folgende Ergebnisse gewonnen werden:

Die Hypothese, dass die Leistung einen Einfluss auf die Temperaturentwicklung hat,
konnte trotz anderer Ergebnisse in den Vorversuchen nicht bestatigt werden. Zwar
waren auch im Hauptversuch auf den ersten Blick die mediane Temperatur und die
Streuung bei 6 W hoher als bei 5 W, die statistische Auswertung ergab aber keinen

Unterschied auch im Vergleich zu den anderen gewahlten Leistungen.
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Die Abhangigkeit der Temperaturentwicklung von den Schichtdicken bestétigte die in
der Hypothese aufgestellte Vermutung. Die Schichtdicke hat mal3geblichen Einfluss
auf die gemessene Temperatur. Umso dicker das beschossene Material, desto
geringer die gemessene Temperatur. Bei einer Restdentinschichtdicke von 1 mm im
Bereich der Pulpa wirde bei 500.000 Hz, 6 W Leistung und 5 J Gesamtenergie eine
mediane Temperaturerhhung von 6,8 K erreicht werden, was die von Zach und
Cohan empfohlene Maximalerhohung von 5,5 K Uberschreitet (Zach et al., 1965).
Andererseits ist dabei der Warmeabfluss und die Kompensation der Pulpa noch nicht
mit eingerechnet (1.3.2.2). Eine Dentinstarke von 2 und 3 mm wurde bei gleichen
Parametern fir den Zahn und die Pulpa kein Problem darstellen. Die dabei erreichten
Temperaturen liegen im Median bei 1,7 K und 0,7 K. Die Restdentinschichtdicke ist

somit entscheidend fir den spéteren Einsatz am Patienten.

Die gemessenen Temperaturen im Schmelz dagegen liegen um einiges héher als im
Dentin. Als Mineral mit nur minimalem Wasseranteil liegt die mediane Temperatur fur
1 mm bei 44,3 K. Die maximale gemessene Temperaturerhbhung liegt bei 67 K. Der
Wert fur 2 mm liegt immerhin noch im Median bei 10 K. Diese Werte sind zwar im
Vergleich zum Dentin viel héher, aber in Bezug auf eine spatere Nutzung auch
weniger problematisch, da die warmekompensierende Dentinschicht die Pulpa
abschirmt (Al-Qudah et al.,, 2005). Dieses Ergebnis bestétigt die 3. aufgestellte
Hypothese.

Die Zeit bis zum Erreichen des Temperaturmaximums unterscheidet sich in der
Schmelzgruppe kaum. Im Median liegen die beiden Werte mit 2,1 und 2,2 nur 0,1
Sekunden auseinander. Die beobachteten Karbonisierungen der Warmeleitpaste bei
den Schmelzproben (siehe 4.1) und die hohen gemessenen Temperaturen kdnnten
mit dem von Altschuller beschriebene Effekt des Wellenleiters (siehe 1.2.3.3)
zusammenhangen (Altschuller et al., 1991) oder einfache Transmissionseffekte sein.
Nd:YAG-Laserstrahlung wird in den Zahnhartsubstanzen nur wenig absorbiert
(Seekamp et al.,, 1993). Eine LoOsung dafir konnte der Einsatz absorptions-

steigernder Pasten sein, um eine Plasmabildung bzw. Photodisruption zu erreichen.

Die Latenzzeit bei den Dentinmessungen erhoht sich in Abhangigkeit von der
Schichtdicke. Auch die Streuung der Werte erhoht sich mit zunehmender Schicht-

dicke, was mit der Inhomogenitat der Substrate zusammenh&ngen konnte.
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4.3 Einblick in die Literatur

Die Standardinstrumentarien zum Substanzabtrag an Zahnen sind bis heute
rotierende Schleifkorper wie Diamanten und Bohrer (Kypers, 2008). Schleifkdrper
zeichnen sich, abhangig von Faktoren wie GréBe und Typ des Schleifkdrpers, Drehzahl
oder Anpressdruck durch eine hohe Hitzeentwicklung aus (Correa-Afonso et al., 2007;
Strub et al., 2005), die 700-900 °C erreichen kann (Merchant et al., 2008). Mit aus-
reichender Wasserkihlung (40-50 ml/min) kann eine Schadigung der Pulpa
weitestgehend ausgeschlossen werden (Strub et al., 2005; Oztiurk et al., 2004;
Kypers, 2008). Der Abtragsprozess ist aber schmerzhaft und wird vom Patienten auf-
grund der entstehenden Vibrationen als unangenehm beschrieben (Correa-Afonso et
al., 2007; Kypers, 2008). Auch durch Anasthesie ist die Ausschaltung von Druck und
Vibrationsempfinden mitunter nur unvollstandig bis gar nicht zu erreichen (Reichert et
al., 2002). Mit Praperationsdiamanten erzeugte Kavitaten zeichnen sich durch
scharfkantige und unregelmallige Kavitdtenwande aus. Schmelzbereiche sind mit
Debris und einer Schmierschicht belegt, im Dentin sind die erdffneten Dentinkanéle
mit Debris verstopft (Merchant et al., 2008). Langzeituntersuchungen ergaben, dass
4-5 % der hochtourig praparierten, Uberkronten Zahne nach 5 Jahren apikale Be-
herdungen aufwiesen. 10 % waren nach 10 Jahren devital (Kerschbaum und
Leempoel, 1989; Kerschbaum und Voss; 1979).

Damit sich ein neues System auch langfristig durchsetzt, muss es signifikante
Vorteile gegenilber etablierten Systemen haben. Studien haben ergeben, dass die
Schmerzschwelle des Zahnes nach hoch energiereicher Bestrahlung mit einem
Nd:YAG-Laser uber einen langeren Zeitraum deutlich erhdht, der Zahn also schmerz-
unempfindlicher war (Goodies et al., 1992; Yamaguchi et al., 2000; Yamaguchi et al.,
2005). Studien mit Er:YAG-Laser und anderen Lasersystemen ergaben beim
Patienten eine schmerzarme bis schmerzfreie Behandlung (Matsumoto et al., 1996;
Keller und Hibst, 1997; Stiibinger et al., 2004). Mit einem Laser ablatierte Kavitaten
zeichnen sich durch die Abwesenheit von einer Schmierschicht auf Schmelz und
sauber ertffnete Tubuli ohne Debris im Dentin und somit sehr saubere Kavitaten aus
(Merchant et al., 2008; Stubinger et al., 2004). Im Gegensatz zum Er.YAG-Laser, der
sehr weiche und runde Kavitaten hinterlasst (Merchant et al., 2008), konnte der von
uns eingesetzte Nd:YAG-Laser durch eine sehr saubere und akkurate Kavitéaten-

gestaltung tUiberzeugen. Das genutzte Scannersystem erméglicht die Wahl beliebiger
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Abtrags- und Schnittgeometrien. Ahnliche Ergebnisse konnten auch andere Autoren
feststellen (Lizarelli, 2008).

Auch eine sterilisierende Wirkung von Laserstrahlen konnte in verschiedene Studien
nachgewiesen werden und wird vor allem in der Parodontologie und der Endodontie
vielfach eingesetzt (Stubinger et al., 2004; Bader, 2008; Gutknecht, 2007; Le Goff et
al., 1999).

Die thermische Belastung der Pulpa und der umgebenden Gewebe und nur geringe
Abtragsraten verhinderten bis jetzt, dass sich Laser flachendeckend zur Bearbeitung
von biologischen Hartgeweben durchsetzten konnten (Jukic et al., 1997; Murray et
al., 2004; Stubinger et al., 2004; Gutknecht, 2007). Fur den in-vivo Einsatz ent-
scheidend sind neben den thermischen Eigenschaften der Zahnhartsubstanzen
(Roggan, 1997) die Fahigkeit des vitalen Zahnes, Temperaturreize zu kompensieren.
Eine entscheidende Rolle nimmt die Pulpa ein, die als vaskulares System anzusehen
ist und den Warmeabtransport regelt (Kapitel 1.2.3.3).

Die allgemein anerkannte Grenze fiur die maximale intrapulpale Temperaturerhéhung
ist die von Zach und Cohan 1965 ermittelte Temperatur von ca. 42°C, die als Pulpen-
reaktion nur eine Durchblutungserhéhung hervorruft (Pohto et al., 1959; Gangler,
1976; Roth, 1986).

Der am haufigsten zur Bearbeitung von Zahnhartsubstanzen eingesetzte Er.YAG-
Laser (Bader, 2008) wurde in vielen Studien zu Abtragsverhalten und Temperatur-
entwicklung untersucht (Keller und Hibst, 1989; Gutknecht, 2007; Geraldo-Martins et
al., 2005; Perhavec et al., 2009; Keller und Hibst, 1997). Die Laserwellenlange
betragt 2.94 um und sorgt flr eine hohe Absorption in Wasser Stibinger et al.,
2004). In Studien konnte gezeigt werden, dass auch bei hohen Energien, aus-
reichende Wasserkihlung vorausgesetzt, die intrapulpale Temperatur von 5 Grad
nicht Uberschritten wird (Gutknecht, 2007; Visuri et al., 1996).

Der Nd:YAG-Laser, der haufig in der Medizin eingesetzt wird (Fuchs et al., 1994),
erzeugte in Studien an Molaren Temperaturerhdhungen von 28,7 °K (Anic et al.,
1992). Er besitzt eine hohe Absorption in Melaninin (Franzen et al., 2008) Im Ver-
gleich zu unserem System wurde er aber nicht im ultrakurzen Bereich eingesetzt. Ein

direkter Vergleich mit gleicher Gesamtenergie ware hier interessant. Die in der
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gleichen Studie gemachten Versuche mit einem CO,-Laser ergaben am Molaren

Temperaturerhéhungen von 37,4 °K (Anic et al., 1992).

Als nachteilig anzusehen ist, dass das wéahrend der Ablation entstehende Plasma
und die dabei freiwerdenden Nanopartikel im Verdacht stehen, gesundheits-
schadlich zu sein. Nanopartikel sind hoch reaktiv und kénnen Gber die Haut und tber
die Lunge wirken oder uUber den Riechkolben aufgenommen die Bluthirnschranke
Uberwinden und direkt im Gehirn akkumulieren (Roblegg et al., 2006; Krug, 2005;
Schmidt, 2010). Das Bundesministerium fir Forschung unterstitzt die Sicher-
heitsforschung fir Nanopartikeltechnologie, um dort gesicherte Erkenntnisse zu
erlangen. Eine Gesundheitsgefahrdung von Patienten und Behandlern wirde den in-
vivo Einsatz des Lasers zum augenblicklichen Zeitpunkt ausschliel3en. Weiterhin pro-
blematisch anzusehen ist die zu beobachtende Geruchsbildung beim Ab-
lationsprozess, die auch in anderen Laserstudien beobachtet wurde und zu Ubelkeit
fuhren kann (Tal et al., 2002). Der Einsatz von einer Absauganlage ist deshalb, auch

wegen der genannten potentiellen Gefahr fur die Gesundheit, zu empfehlen.

Abschliel3end kann festgestellt werden, dass ein Abtrag von Zahnhartsubstanzen mit
einem Ultrakurzpulslaser technisch mdglich, aber mittelfristig noch nicht am
Patienten realisierbar ist. Durch die Versuche sind viele neue Fragen und Probleme
aufgeworfen worden, die zunachst geldst werden muissen. Trotz eines theoretisch
zugrundeliegenden athermischen Verfahrens entsteht beim Gewebeabtrag Wéarme
innerhalb der Zahnhartsubstanzen. Besonders bei diinnem Restdentin konnten die
gemessenen Maximaltemperaturen Schadigungen der Pulpa hervorrufen und

Schmerzen beim Ablationsprozess auftreten.

Die erreichten Temperaturen an Schmelz und Dentin halte ich, vor dem Hintergrund
des Einsatzes eines mdglichen Kihlmediums und der vaskularen Komponente der
Pulpa, als gute Ausgangssituation fir weitere Forschung. In diesem Zusammenhang
sollten in weiterfihrenden Studien Versuche mit kombinierten Proben (Schmelz und
Dentin) und simulierter Blutzirkulation durchgefuhrt werden, um mit intrapulpalen
Messungen die Situation am Patienten besser darzustellen. Auch die technische
Optimierung des Lasers sollte eine weitere Reduktion der Warmeentwicklung
ermoglichen. Grundsatzlich empfehle ich, eine ausreichende Restdentinstarke vor
der Pulpa einzuhalten. Auch eine Ané&sthesie ist zu empfehlen, da Schmerz-

empfindungen bei den von mir ermittelten Temperaturen nicht auszuschliel3en sind.
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5. Zusammenfassung

Die Idee, einen Ultrakurzpulslaser zum Gewebeabtrag in der Zahnmedizin ein-
zusetzen, begrundet sich darauf, dass es sich theoretisch um ein athermisches Ver-
fahren handelt, welches die dentalen Strukturen schonen wirde. Bis jetzt wird dieses
Verfahren hauptséachlich in der Industrie angewendet.

Ziel der vorliegenden Untersuchungen ist es, experimentelle Grundlagenforschung
bei der Bearbeitung von Zahnhartsubstanzen mit einem neuartigen Nd:YVO, Ultra-
kurzpulslasers zu betreiben. Der Schwerpunkt dabei liegt darauf, Parameter fur

einen spateren Einsatz am Patienten zu ermitteln.

Aus 45 Zahnen wurden je 15 Dentin-Probekoérper mit 1, 2 und 3 mm Dicke
angefertigt. Auf jeden Probekorper wurden jeweils 2 bis 4 Versuche durchgefihrt und
diese zu einem Wert gemittelt. Alle Messungen wurden bei 500 kHz, 6 W Leistung
und 5 J Gesamtenergie durchgefihrt. Fir 1, 2 und 3 mm ergeben sich daraus 45
Werte aus 130 Messungen, die die Abhangigkeit der Temperaturentwicklung von der
Dentinschichtdicke darstellen. Fur Schmelz wurden aus 30 Z&hnen je 20 Schmelz-
probekorper mit je 1 und 2 mm Schichtdicke hergestellt. Es wurden jeweils 3
Messungen auf einen Probekdrper umgesetzt und zu je 20 Werten gemittelt. Die
Anzahl der Einzelmessungen betrug 119 Messungen. Das Ergebnis stellt die
Abhangigkeit der Temperaturentwicklung zur Schmelzdicke dar. Es konnte gezeigt
werden, dass die Schichtdicke entscheidenden Einfluss auf die gemessene Tem-
peraturentwicklung hat. Umso dicker der Probekdrper, umso geringer die gemessene
Temperatur. In den Schmelzproben wurden im Vergleich zum Dentin, bei gleicher
Schichtdicke und gleichen Laserparametern, hohere Temperaturen ermittelt. Die
Abhéangigkeit der Temperaturentwicklung von der Schichtdicke wurde mit Auf-
schlisselung des Temperaturverlaufs weiter konkretisiert. Auch hier ist ein
Zusammenhang zwischen Materialschichtdicke und dem Erreichen des Tempe-
raturmaximums zu erkennen. Die 1 mm Dentinproben erreichen das Maximum eher
als die 2 und 3 mm Proben. Bei den Schmelzproben ist im Median kein Unterschied
zwischen 1 und 2 mm Schichtdicke zu beobachten (p>0,05).

In der vorliegenden Arbeit konnte gezeigt werden, dass beim Abtrag von Zahn-
hartsubstanzen mit einem Ultrakurzpulslaser eine Temperaturentwicklung zu

beobachten ist. Die Ergebnisse entsprechen also nicht dem athermischen Abtrags-
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prozess, den man sich theoretisch erhofft hat und tberschreiten den kritischen Wert
von 5,5 K. Durch eine Optimierung der Parameter und weiterfuhrende Versuchs-
reihen sollte eine Reduzierung der Temperaturentwicklung angestrebt werden.
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6. Anhang
Material Dentin Dentin Dentin Dentin Dentin
Probekoérperanzahl 15 15 15 15 15
Anzahl der Messungen 1 bis 2 1 bis 2 1 bis 2 1 bis 2 1 bis 2
Kantenlange (mm) 1 1 1 1 1
Schichtdicke (mm) 1 1 1 1 1
Schrittweite (mm) 0,0125 0,0125 0,0125 0,0125 0,0125
Scangeschwindigkeit (mm) 2000 2000 2000 2000 2000
Pulstiberdeckung 50% 50% 50% 50% 50%
Pulsdurchmesser (um) 25 25 25 25 25
Rep.Rate (Hz) 500.000 500.000 500.000 500.000 500.000
Gesamt-Energie (J) 5,000 5,000 5,109 5,000 5,000
Leistung (W) 1 2 3 4 5
Probekorper 1 3,8 4,5 4,2 6,8 3,4
Probekdrper 2 4,7 7,1 7,1 10,6 8,0
Probekorper 3 3,9 57 50 4,7 7,6
Probekorper 4 9,5 8,4 9,7 4,1 6,5
Probekorper 5 50 9,0 9,9 7,9 7,7
Probekdrper 6 7,3 4,4 5,7 54 3,8
Probekorper 7 5,2 4,0 5,3 8,1 55
Probekorper 8 4,2 7,6 6,2 10,2 5,3
Probekdrper 9 4,9 7,8 54 5,5 4,1
Probekoérper 10 54 55 55 8,6 8,6
Probekoérper 11 6,0 3,6 5,6 6,1 7,1
Probekoérper 12 10,6 5,3 8,2 7,2 13,5
Probekoérper 13 8,1 9,4 4,7 6,1 9,2
Probekoérper 14 4,9 4,3 3,6 4,7 59
Probekorper 15 3,9 3,7 3,4 4,7 6,4
Mittelwert (°C) 5,8 6,0 6,0 6,7 6,8
Median (°C) 50 55 55 6,1 6,5
Standardabweichung 2,1 2,0 2,0 2,0 2,5
Max 10,6 9,4 9,9 10,6 13,5
Min 3,8 3,6 3,4 4,1 34
Interquartil 2,2 3,4 1,8 3,0 2,4

Tab. 2: Temperaturanstiege der Dentinprobekorper in Kelvin — Leistung |
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Material Dentin Dentin Dentin Dentin
Probekorperanzahl 15 15 15 15
Anzahl der Messungen 1 bis 2 1 bis 2 1 bis 2 1 bis 2
Kantenlange (mm) 1 1 1 1
Schichtdicke (mm) 1 1 1 1
Schrittweite (mm) 0,0125 0,0125 0,0125 0,0125
Scangeschwindigkeit (mm) 2000 2000 2000 2000
Pulstiberdeckung 50% 50% 50% 50%
Pulsdurchmesser (um) 25 25 25 25
Rep.Rate (Hz) 500.000 500.000 500.000 500.000
Gesamt-Energie (J) 4,782 4,816 4,624 5,067
Leistung (W) 6 7 8 9
Probekorper 1 3,6 4,0 3,0 4,3
Probekorper 2 9,2 4,7 4,9 50
Probekorper 3 6,4 6,8 8,4 8,3
Probekorper 4 5,6 59 4,3 4,5
Probekorper 5 8,2 54 4,8 57
Probekdorper 6 3,6 4,3 4,8 4,8
Probekorper 7 6,4 4,6 5,6 51
Probekorper 8 13,6 12,3 14,3 14,0
Probekorper 9 6,8 57 6,6 7,0
Probekoérper 10 8,9 9,7 6,0 50
Probekorper 11 6,4 6,4 6,1 3,5
Probekorper 12 12,5 8,1 7,9 7,3
Probekorper 13 7,4 9,2 11,7 8,4
Probekorper 14 43 4,6 51 5,7
Probekorper 15 7,0 7,2 9,1 11,6
Mittelwert (°C) 7,3 6,6 6,8 6,7
Median (°C) 6,8 59 6,0 57
Standardabweichung 2,9 2,4 3,0 29
Max 13,6 12,3 14,3 14,0
Min 3,6 4,0 3,0 3,5
Interquartil 2,6 3,0 3,3 2,9

Tab. 3: Temperaturanstiege der Dentinprobekérper in Kelvin — Leistung |l
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1w 2W 3w 4 W 5W 6 W W 8 W 9w
1w 0 0,537 0,696 0,2261: 0,06325;{ 0,07393{ 0,2026; 0,2363; 0,4255
2W 1 0 09386 0,3286! 0,4638: 0,09463: 0,2522: 0,2114: 0,7197
3w 1 1 0{ 041712: 0,2802: 0,05067: 0,3484: 0,2919;{ 0,7719
4 W 1 1 1 0 1{ 0,2261; 0,6783: 0,5995 1
5W 1 1 1 1 0: 0,6592 0,815 1 0,6963
6w 1 1 1 1 1 0{ 0,2293: 0,3551: 0,2979
7W 1 1 1 1 1 1 0 0,4551: 0,9295
8w 1 1 1 1 1 1 1 0{ 0,5517
9w 1 1 1 1 1 1 1 1 0

Tab. 4: Wilcoxon-Test der Ergebnisse aus Tab. 2 und Tab. 3
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Material Dentin Dentin Dentin
Probekorperanzahl 15 15 15
Anzahl der Messungen 1 bis 2 1 bis 2 1 bis 2
Kantenlange (mm) 1 1 1
Schichtdicke (mm) 1 2 3
Schrittweite (mm) 0,0125 0,0125 0,0125
Scangeschwindigkeit (mm) 2000 2000 2000
Pulstiberdeckung 50% 50% 50%
Pulsdurchmesser (um) 25 25 25
Rep.Rate (Hz) 500.000 500.000 500.000
Gesamt-Energie (J) 4,782 4,782 4,782
Leistung (W) 6 6 6
Probekorper 1 3,6 1,7 1,20
Probekorper 2 9,2 1,3 0,83
Probekorper 3 6,4 2,1 0,57
Probekorper 4 5,6 15 0,63
Probekorper 5 8,2 1,7 0,87
Probekdorper 6 3,6 1,0 0,50
Probekorper 7 6,4 14 1,03
Probekorper 8 13,6 2,9 0,50
Probekorper 9 6,8 2,1 0,73
Probekoérper 10 8,9 2,4 0,70
Probekorper 11 6,4 0,8 0,70
Probekorper 12 12,5 2,4 0,95
Probekorper 13 7,4 15 0,57
Probekdrper 14 4,3 1,7 0,90
Probekorper 15 7,0 1,3 0,50
Mittelwert (°C) 7,3 1,7 0,7
Median (°C) 6,8 1,7 0,7
Standardabweichung 2,9 0,6 0,2
Max 13,6 2,9 1,2
Min 3,6 0,8 0,5
Interquartil 2,6 0,7 0,3

Tab. 5: Temperaturanstiege der Dentinprobekérper in Kelvin — Schichtdicke
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Material Schmelz Schmelz
Probekorperanzahl 20 20
Anzahl der Messungen 1 bis 2 1 bis 2
Kantenlange (mm) 1 1
Schichtdicke (mm) 1 2
Schrittweite (mm) 0,0125 0,0125
Scangeschwindigkeit (mm) 2000 2000
Pulstiberdeckung 50% 50%
Pulsdurchmesser (um) 25 25
Rep.Rate (Hz) 500.000 500.000
Gesamt-Energie (J) 4,782 4,782
Leistung (W) 6 6
Probekorper 1 44,0 6,4
Probekorper 2 42,0 42,0
Probekorper 3 58,7 6,9
Probekorper 4 55,5 5,2
Probekorper 5 37,5 4,9
Probekdorper 6 47,8 7,8
Probekorper 7 29,3 51
Probekorper 8 33,4 5,8
Probekorper 9 44,5 6,6
Probekdrper 10 56,0 6,5
Probekorper 11 46,4 18,1
Probekorper 12 39,3 13,1
Probekorper 13 36,0 21,7
Probekorper 14 49,2 19,7
Probekorper 15 42,8 12,8
Probekérper 16 55,0 18,0
Probekoérper 17 42,7 12,1
Probekérper 18 67,0 18,2
Probekorper 19 56,9 23,9
Probekdrper 20 38,8 6,0
Mittelwert (°C) 46,1 13,0
Median (°C) 44,3 10,0
Standardabweichung 10,1 6,5
Max 67,0 42,0
Min 29,3 4,9
Interquartil 16,0 11,8

Tab. 6: Temperaturanstiege der Schmelzprobekdrper in Kelvin — Schichtdicke
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Material Dentin Schmelz
Probekorperanzahl 26 26
Anzahl der Messungen 1 1
Kantenlange (mm) 1 1
Schichtdicke (mm) - -
Schrittweite (mm) 0,0125 0,0125
Scangeschwindigkeit (mm) 2000 2000
Pulstiberdeckung 50% 50%
Pulsdurchmesser (um) 25 25
Rep.Rate (Hz) 500.000 500.000
Gesamt-Energie (J) 4,782 4,782
Leistung (W) 6 6
Probekorper 1 64 23
Probekdrper 2 65 46
Probekdrper 3 33 35
Probekorper 4 67 29
Probekdrper 5 65 26
Probekoérper 6 34 19
Probekdrper 7 14 28
Probekdrper 8 19 35
Probekdrper 9 17 15
Probekdrper 10 17 30
Probekdrper 11 17 35
Probekdrper 12 37 45
Probekdrper 13 28 33
Probekorper 14 29 39
Probekdrper 15 50 31
Probekdrper 16 31 16
Probekdrper 17 33 14
Probekoérper 18 34 9
Probekoérper 19 48 18
Probekoérper 20 77 87
Probekoérper 21 63 25
Probekoérper 22 80 37
Probekorper 23 67 27
Probekdorper 24 52 21
Probekorper 25 60 41
Probekdrper 26 66 15
Mittelwert (°C) 44,9 30,0
Median (°C) 42,5 28,5
Standardabweichung 20,8 15,3
Max 80,0 87,0
Min 14,0 9,0
Interquartil 35,3 15,5

Tab. 7: Ablation an Dentin- und Schmelzprobekérper in um
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Material Dentin Dentin Dentin
Probekorperanzahl 15 15 15
Anzahl der Messungen 1 bis 2 1 bis 2 1 bis 2
Kantenlange (mm) 1 1 1
Schichtdicke (mm) 1 2 3
Schrittweite (mm) 0,0125 0,0125 0,0125
Scangeschwindigkeit (mm) 2000 2000 2000
Pulstiberdeckung 50% 50% 50%
Pulsdurchmesser (um) 25 25 25
Rep.Rate (Hz) 500.000 500.000 500.000
Gesamt-Energie (J) 4,782 4,782 4,782
Leistung (W) 6 6 6
Probekorper 1 2,5 2,8 12,2
Probekorper 2 3,8 2,8 5,0
Probekorper 3 2,0 2,0 2,2
Probekorper 4 2,0 2,0 2,8
Probekorper 5 2,0 3,5 4,3
Probekdorper 6 3,0 4,0 8,0
Probekorper 7 2,5 3,5 3,8
Probekorper 8 2,0 2,8 3,8
Probekorper 9 25 25 7,3
Probekdrper 10 20 2,6 6,8
Probekorper 11 2,0 59 3,0
Probekorper 12 20 5,6 5,8
Probekorper 13 2,0 3,3 4,3
Probekorper 14 2,5 4,6 6,7
Probekorper 15 2,0 3,4 2,3
Mittelwert (°C) 2,3 3,4 52
Median (°C) 2,0 3,3 4,3
Standard- abweichung 0,5 1,2 2,7
Max 3,8 59 12,2
Min 2,0 2,0 2,2
Interquartil 0,5 1,1 3,3

Tab. 8: Latenzzeiten der Dentinprobekoérper in Sekunden
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Material Schmelz Schmelz
Probekorperanzahl 20 20
Anzahl der Messungen 1 bis 2 1 bis 2
Kantenlange (mm) 1 1
Schichtdicke (mm) 1 2
Schrittweite (mm) 0,0125 0,0125
Scangeschwindigkeit (mm) 2000 2000
Pulstiberdeckung 50% 50%
Pulsdurchmesser (um) 25 25
Rep.Rate (Hz) 500.000 500.000
Gesamt-Energie (J) 4,782 4,782
Leistung (W) 6 6
Probekorper 1 1,8 2,2
Probekorper 2 2,2 1,8
Probekorper 3 2,2 1,8
Probekorper 4 2,0 6
Probekorper 5 20 2,3
Probekdorper 6 2,0 2
Probekorper 7 2,3 2,2
Probekorper 8 2,2 2,3
Probekorper 9 2,7 2,2
Probekdrper 10 2,3 2,8
Probekorper 11 2,0 2,2
Probekorper 12 2,3 1,8
Probekorper 13 1,8 2
Probekorper 14 2,0 2
Probekorper 15 2,2 2,3
Probekérper 16 2,2 2
Probekdorper 17 20 4
Probekérper 18 2,0 2
Probekorper 19 2,0 2,7
Probekorper 20 3,5 2,2
Mittelwert (°C) 2,2 2,4
Median (°C) 2,1 2,2
Standard- abweichung 0,4 0,5
Max 3,5 6,0
Min 1,8 1,8
Interquartil 0,2 0,3

Tab. 9: Latenzzeiten der Schmelzprobekorper in Sekunden
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lllustration eines Gaul3-Strahls. Dargestellt sind die Phasenfronten
innerhalb des Strahlradius sowie ein typisches Intensitatsprofil mit
Maximumbereich (nach Bille und Schlegel, 2005)

Aufbau eines Lasers und Prozess der Laserstrahlverstarkung
(nach Schwenzer und Ehrenfeld, 2009; Dorschel, 1993)

Laser-Gewebe-Interaktion und typische Parameter (nach Dor-
schel et. al, 1993; Niemz, 1996)

Prinzipieller Verlauf der Ablation. Die durch einen Einzelpuls
abgetragene Schichtdicke (Ablationsrate) ist Uber der Energie-
dichte aufgetragen (Is = Ablationsschwelle) (nach Berlien, 1991)

Prozesse bei plasmainduzierter Ablation und Photodisuption
(nach Bille und Schlegel, 2005)

Spektrum medizinischer Laserwellenlangen mit einer Auswahl
haufig genutzter zahnmedizinischer Lasertypen und deren An-
wendungsgebiete (Frentzen und Koort, 1991; Krause und
Frentzen, 2007; Meister, 1998)

Zusammensetzung des Zahnschmelzes und des Dentins in
Prozent seines Gewichts (nach Seekamp, 1993)

Absorptionsspektrum und —maxima von Schmelz, Zement und
Dentin (nach Seekamp, 1993)

Schematische Darstellung des Ablationsprozesses. Der Scanner
setzt die Einzelpulse (f) zu einer Kavitat (g) zusammen. Die
Schrittweite (e) und die Pulsiberdeckung (d) bestimmen das
raumliche Verhaltnis der Einzelpulse zueinander. Der Start (a),
der Richtungswechsel (b) und der Endpunkt (c) des Scan-
vorgangs sind eingezeichnet

Exemplarisches Lichtmikroskopbild einer Schmelzkavitat (links)
und einer Profilometerausmessung (rechts). Die Kantenlange
betragt 1 mm

Thermometer (Jumo TDA-3000, Jumo GmbH & Co. KG, Fulda)
mit NiCr-Ni-Temperaturfihler

Versuchsaufbau von oben. Das Laserlicht wird an Punkt 1 auf die
Tischebene gefuhrt und Uber mehrere Umlenkspiegel (blaue
Balken) zum Scanner gefuhrt. Das Licht wird durch die
Fokussierlinse auf die Probe (2) gerichtet. Das Thermometer ist
hinter der Probe angeordnet
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Abb. 13:

Abb. 14:

Abb. 15:

Abb. 16:

Abb. 17:

Abb. 18:

Abb.19:;

Abb. 20:
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Probenanfertigung. In a wird in orange die horizontale und in rot
die vertikale Schnittfihrung von Zahnproben dargestellt
(Abbildung a nach Schumacher et al., 1990). In b ist exemplarisch
ein horizontaler Zahnschnitt eines Pramolaren (links, 1mm dick)
und ein vertikaler Zahnschnitt eines Molaren (rechts, 1mm dick)
dargestellt. Bild ¢ zeigt exemplarisch einen Elfenbeinblock und
einen for den Versuch auf 1 mm zugeschnittenen Probekdrper
(rechts). Gut zu erkennen ist die Homogenitat der Elfenbeinprobe
(c) im Vergleich zur Zahnprobe (b)

Das eingehende Laserlicht und die Temperatursonde liegen auf
einer Linie, getrennt von der Probe. Probe und Temperatursonde
konnen via xyz-Koordinatentisch ausgerichtet werden

Schematische Darstellung fur die Vorversuche. Die Parameter
Leistung, Schichtdicke, Gesamtenergie, Software und Material
wurden variiert und die entsprechenden Temperaturverander-
ungen dokumentiert und verglichen. Die Anzahl der Probe-korper
wird durch n beschrieben, die Anzahl der Messungen durch m

Schematische Darstellung der Hauptversuche. Die Hauptversuche
wurden an Dentin und Schmelz durchgefiihrt. Ubertragende
Gesamtenergie, Leistung und Frequenz waren fir alle Versuche
gleich. Die Schichtdicke wurde bei Dentin von 1 bis 3 mm variiert,
bei Schmelz von 1-2 mm. Die Anzahl der Probekdrper wird durch
n beschrieben

Temperaturerhéhung (AT) in Abhangigkeit von der Leistung (W),
Elfenbein. Mit zunehmender Leistung nimmt die Temperatur-
erhdhung signifikant ab (p<0,05)

*: statistisch signifikanter Unterschied (p<0,05)

Temperaturerh6hung (AT) in Abhangigkeit von der Frequenz (Hz),
Elfenbein. Signifikanter Einfluss der Repetitionsrate auf die Tem-
peraturerhbhung zwischen 100.000 Hz und 500.000 Hz sowie
200.000 Hz und 500.000 Hz (p<0,05).

*: statistisch signifikanter Unterschied (p<0,05)

Temperaturerhohung (AT) in Abhangigkeit von der Gesamtenergie
(J), Dentin. Statistisch signifikante Unterschiede der Tempe-
raturerh6hung in Abhangigkeit von der Gesamtenergie (p<0,05)

Temperaturerh6hung (AT) in Abhangigkeit von der Leistung (W),
Dentin. Die Stichprobenanzahl betrug n=15 pro Leistungseinstel-
lung. Mit zunehmender Leistung ist keine statistisch signifikante
Temperaturerhéhung zwischen den Gruppen festzustellen
(p>0,05)
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Abb. 21:

Abb. 22:

Abb. 23:
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Temperaturerhohung (AT) in Abhangigkeit von der Dentindicke in
mm. Die Stichprobenanzahl betrug n=15 je Testgruppe. Mit zu-
nehmender Dentindicke statistisch signifikante Abnahme der Tem-
peraturerhéhung (p<0,05)

*: statistisch signifikanter Unterschied (p<0,05)signifikant ab

Temperaturerhdhung (AT) in Abhangigkeit von der Schmelzdicke
in mm. Die Stichprobenanzahl betrug n=20 je Testgruppe. Mit zu-
nehmender Schmelzdicke signifikante Abnahme der Temperatur-
erhéhung (p<0,05)

*: statistisch signifikanter Unterschied (p<0,05)

Latenzzeit in Sekunden bis zum Erreichen der Maximaltemperatur
in Abhangigkeit von der Schmelz und Dentindicke in mm. Mit zu-
nehmender Dentin-dicke nahm die Latenzzeit signifikant zu
(p<0,05). Bei den Schmelzproben konnte statistisch keine signifi-
kante Veranderung festgestellt werden (p>0,05).

*. statistisch signifikanter Unterschied (p<0,05)
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