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1. Einleitung

Jeder zahnarztlichen Behandlung geht eine ausfiihrliche Diagnostik voraus, deren fester Be-
standteil auch eine Befundung des Zahnpulpagewebes und die Uberpriifung der Pulpasensi-
bilitat im Sinne einer Vitalitatsprifung ist. Das Ergebnis der Sensibilitdtsprifung ist malkgeb-
lich fir die Entscheidung Uber die Notwendigkeit endodontischer Mallnhahmen und deren
Invasivitat, hangt jedoch von der Compliance des Patienten und der Innervation des Pul-
pagewebes ab, die nicht notwendigerweise mit dessen Vaskularisation korrelieren muss

[1,29,67,116,136,225].

Neben der Indikation im Vorfeld von Therapiemalinahmen, kommt der Vitalitadtsprifung im
Rahmen des Tissue Engineering von Pulpagewebe eine entscheidende Rolle bei der
Beurteilung des Therapieerfolges zu. Aktuell in der Entwicklung und im Fokus
wissenschaftlicher Untersuchungen befindliche, endodontische Behandlungsmethoden zie-
len auf eine Regeneration des Pulpagewebes nach erfolgreicher Therapierung einer Pulpitis
oder Pulpanekrose ab und sollen die bis dato Ubliche Devitalisierung des Zahnes zu Gunsten
einer Vitalerhaltung oder Revitalisierung der Pulpa ersetzen, um das medizinische ldealziel
einer restitutio ad integrum zu ermoglichen [43,82,83,124,145,183,184,226]. Neben der
Revaskularisation scheint zwar, bei Verwendung pulpaler Stammzellen (DPSCs), die onto-
genetisch der Neuralleiste entstammen [139,155], auch eine Reinnervation der Pulpa mdg-
lich [87,146,147]. Um den Erfolg der regenerativen TherapiemalRnahmen klinisch am Patien-
ten validieren zu kénnen, wird jedoch explizit auf die Notwendigkeit einer objektiven, zuver-

I&dssigen und nicht invasiven Methode zur Bestimmung der Zahnvitalitédt hingewiesen [226].

Die vorliegende Arbeit entstand im Rahmen einer Arbeitsgruppe aus drei DFG-Projekten
unter Kooperation der Fakultat fur Zahnerhaltung und Parodontologie (SCHM 386/3) und der
Fakultat fir experimentelle und angewandte Physik (GA 501/10) der Universitat Regensburg
sowie der Fakultat fir Elektro- und Informationstechnik der Ostbayerischen Technischen
Hochschule Regensburg (MO 2196/1). Sie setzt die Arbeit bereits publizierter Untersuchun-
gen unserer Projektgruppe fort [18,79,88,109,150,151,190,191], in denen ein in vitro-
Versuchsaufbau zur Simulation eines Zahnes mit separater Zahn- und Gingivadurchblutung
zur Untersuchung der Photoplethysmographie als moégliche Methode zur Vitalitatsprifung an

Zahnen etabliert werden konnte.



2. Literaturibersicht

2.1 Anatomie der Zahn- und zahnumgebenden Gewebe

Der Zahn besteht aus den Hartgeweben Dentin, Schmelz und Wurzelzement, die die weich-
gewebliche Pulpa umgeben, und ist Gber das Parodont im Alveolarknochen verankert. Die
Gingiva bedeckt den Alveolarknochen und den Zahn bis knapp oberhalb des Zahnhalses.
Die Beschreibung dieser anatomischen Strukturen in den Kapiteln 2.1.1 bis 2.1.4 stellt eine

Zusammenfassung der Lehrblcher [75,113,115,138] dar.

2.1.1 Schmelz

Der Zahnschmelz bildet die duBerste Hartsubstanzschicht der Zahnkrone. Er besteht prak-
tisch vollstdndig aus Hydroxylapatitverbindungen, deren Kristalle die kleinsten Strukturein-
heiten im Schmelz darstellen. Die Kristalle besitzen eine hexagonale Querschnittsflache mit
einem Durchmesser von ca. 40 nm und sind 100 - 1000 nm lang [216]. Sie sind raumlich
strukturiert zu Schmelzprismen mit 4 - 5 ym groRem Durchmesser zusammengelagert, die
geschwungen und ineinander verflochten von der Dentin-Schmelz-Grenze bis zur Schmelz-
oberflache ziehen und durch die interprismatische Substanz voneinander abgegrenzt wer-
den. Im Prismenzentrum sind die Apatitkristalle parallel zur Prismenl&dngsachse ausgerichtet,
im aulersten Bereich annahernd rechtwinklig. An Schliffpraparaten werden die Prismen in
unterschiedlichen Winkeln angeschnitten, so dass durch unterschiedliche Lichtbrechung und
-reflexion im Schmelz die Hunter-Schregerschen-Streifen parallel zum Prismenverlauf beo-
bachtet werden kénnen. Retzius-Streifen verlaufen als hypomineralisierte Bereiche quer
dazu. Lediglich eine 20 - 30 um starke Schmelzschicht auf der Oberflache des Zahnes ist
prismenfrei. 1,5 — 4 Gew.% des Zahnschmelzes bestehen aus Wasser, das in den Kristallen
als Hydratwasser gebunden ist oder frei im Porenraum zwischen den Kristallen vorhanden
ist. Hier finden sich auch geringe Mengen organischer Substanz, vor allem Proteine und Li-

pide.

2.1.2 Dentin und Wurzelzement

Den groften Volumenanteil der Zahnhartsubstanzen stellt das Dentin dar. Es besteht aus

einer organischen Kollagenmatrix (ca. 20 Gew.%) sowie anorganischem, amorphem Calci-



umphosphat und Apatitkristallen (ca. 70 Gew.%). Die Apatitkristalle des Dentins sind deutlich
kleiner (Lange: 20 nm, Breite: < 20 nm, Dicke: 3,5 nm) als die des Schmelzes und liegen in
geringerer Dichte vor. Die verbleibenden ca. 10 Gew.% des Dentins sind Wasser. Die
mikromorphologische Struktur des Dentins ist in der von Zolotarev und Grisimov [228] Uber-

nommenen Abb. 2.1 dargestellt.

Abb. 2.1: Skizze der Dentinstruktur: intertubuldres Dentin (1), peritubuldres Dentin (2),
ldngsgerichtete Apatitkristalle des peritubularen Dentins (3); unverandert
Ubernommen aus [228]

Dentin besteht in erster Linie aus intertubuldrem Dentin, das parallel zur Zahnoberflache
Schichten mit unterschiedlichem Mineralisationsgrad aufweist (Pradentin, Zwischendentin,
zirkumpulpales Dentin und Manteldentin). Von der Pulpa aus entsenden die Odontoblasten
Zellfortsatze ins Dentin (Tomessche Fasern), die in den Dentintubuli verlaufen. Wahrend die
Odontoblastenfortsatze nach circa einem Drittel der Distanz enden [141], ziehen die Tubuli
bis zur Schmelz-Zement-Grenze, wo sie sich verzweigen. Im Bereich der Zahnkrone verlau-

fen sie geschwungen, im Wurzelbereich geradlinig.

Die Dentintubuli sind mit peritubularer Flissigkeit gefillt und einer 40 nm (pulpanah) bis
750 nm (pulpafern) starken Schicht peritubularen Dentins ausgekleidet, das 40 % mehr Mi-
neralien enthalt als intertubulares Dentin. Die Apatitkristalle des peritubuldren Dentins sind
parallel zur LAngsachse der Kanalchen ausgerichtet (Abb. 2.1). Der Innendurchmesser der
Tubuli betragt pulpanah 2 - 3 ym, nahe der Schmelz-Zement-Grenze 0,5 - 1 ym. lhre Anzahl

pro Querschnnittsfliche nimmt nach peripher hin ab (durchschnittlich 35000 pro mm?) [228].



Die Odontoblasten bilden zeitlebens Sekundardentin und als Abwehr- oder Reparaturreak-
tion tertiares Dentin. Letzteres ist in seiner Struktur deutlich unregelmafiger und weniger
mineralisiert als Primar- und Sekundardentin [141]. Auch im Dentin entstehen durch periodi-
sche Mineralisation Streifungen parallel zur Dentin-Schmelz-Grenze, die als Ebner-Linien

und Owen-Lien bezeichnet werden.

Das Wurzelzement besitzt im Vergleich zum Dentin einen gréferen organischen Anteil, der
wiederum hauptséchlich aus Kollagen besteht, und dhnelt dem Knochengewebe. Der anor-
ganische Teil besteht aus Calciumphosphatverbindungen, die Zusammensetzung ist jedoch

unregelmafiger als bei Schmelz oder Dentin.

2.1.3 Pulpa

Die Pulpa des Zahns ist insbesondere im Bereich der Kronenpulpa in Schichten organisiert,
in denen sich jeweils spezifische Pulpazelltypen befinden [9]. Der Odontoblastensaum bildet
die auBerste Schicht und grenzt das lockere Bindegewebe der Pulpa zum Dentin ab. Nach
innen schlielt sich die kernarme Weil-Zone an. Zentral findet sich eine kernreiche Schicht,
die Fibrozyten und undifferenzierte mesenchymale Zellen mit reduzierter Zellaktivitat enthalt.
Letztere kénnen zu allen in der Pulpa vorkommenden Zelltypen ausdifferenzieren, insbe-
sondere zu Odontoblasten oder odontoblastendhnlichen Zellen. Sie stellen also eine Art Zell-
reserve fur regenerative Prozesse dar. In der gesamten Pulpa finden sich zusatzlich haufig
Makrophagen, dendritische Zellen und weitere Immunzellen [141,225]. Die gallertartige
Grundsubstanz der Pulpa enthalt vor allem Glykosaminoglykane und Proteoglykane [141].
Mit zunehmendem Alter bildet die Pulpa vermehrt Fasergewebe aus und wird zellarmer. Zu-
dem verkleinert sich das Pulpenkavum durch Sekundar- und Tertidrdentinapposition. Dies

kann zur vollstidndigen Obliteration von Kronen- und Wurzelkavum fiihren [225].

Die BlutgefalRe der Pulpa sind an die Arteriae und Venae alveolares superiores und inferior
angeschlossen. Sie treten grundsatzlich tGber das Foramen apicale in die Pulpa ein. In bis zu
30 % der Falle finden sich zusatzliche Gefalkzugadnge aus akzessorischen Kanalen oder Pul-
paperiodontalkanalen, vor allem bei Molaren [110,141]. Die Arteriolen (GefaRdurchmesser
ca. 100 - 150 ym [35,105]) ziehen zentral in maximal drei GefaRasten bis zur Kronenpulpa.
Dort verzweigen sie sich zur Peripherie hin zu Kapillaren, die den subodontoblastischen

GefaBplexus (GefaRdurchmesser ca. 4 - 8 um [35,105]) mit vergleichsweise dinnem,

4



fenestriertem Endothel [35,110,113] ausbilden. Einige wenige GefalRschlaufen des
Kapillarplexus reichen bis in den Odontoblastensaum hinein. Wahrend der GefaRplexus die
gesamte Kronenpulpa dicht auskleidet, reicht er nur unregelmafig bis in die Wurzelpulpa
[110]. Zentral verlaufende Venolen (<200 ym [35,105]) drainieren das Blut des Plexus aus
der Pulpa. Sie sind groRRlumiger als die Arteriolen und verjingen sich zum Foramen apicale
hin [110]. Der Gefaliplexus und die zu- und ableitenden Gefalie sind gut anastomosiert. Als
Werte flir den pulpalen Blutfluss wurden in Studien an Hunden und Katzen Werte von ca. 20
- 60 ml/min pro 100 g Gewebe angegeben [105-107,137,165,208,225]. Der intravasale Druck
liegt laut Tgnder [208] im Tiermodell arteriell bei ca. 43 mmHg, im Kapillarplexus bei ca.
35 mmHg und vends bei ca. 19 mmHg. Der interstitielle Druck in der Pulpa ist im Vergleich
zu anderen Geweben erhdht, konnte aber bislang nicht eindeutig bestimmt werden. Es

wurden Werte zwischen 10 — 100 mmHg angegeben [76,200,208].

Die sensorische nervale Versorgung der Pulpa erfolgt durch den Nervus trigeminus, dessen
terminale Aste mit dem Verlauf der BlutgefaRe zentral vom Foramen apicale in die Kronen-
pulpa einziehen und nach peripher den subodontoblastischen Raschkowschen Nervenplexus
bilden. Der Plexus enthalt sowohl unmyelinisierte C-Nervenfasern als auch myelinisierte AB-
und Ad-Fasern [1,9,225]. Wahrend die C-Fasern vor allem zentral verlaufen, treten die zu-
nachst noch myelinisierten A-Fasern als freie Nervenendigungen ohne Myelinscheide in den
Plexus ein [225] und entsenden Auslaufer bis in die Dentintubuli, wo sie eng an die Odon-
toblastenfortsdtze angelagert verlaufen. Auch Uber die Ausbildung von Gap Junctions
zwischen Odontoblastenfortsatzen und Nervendigungen wurde berichtet [141]. Den freien
Endigungen der AB- (90 %) und Ad-Fasern (10 %) wird die Entstehung des hellen,
stechenden Schmerzes bei akuten Entzindungsprozessen und direkter Reizung zu-
geschrieben [1,225]. Unter den verschiedenen Theorien zur Schmerzentstehung durch
thermische Reize erhalt die hydrodynamische Theorie am meisten Zuspruch. lhr zufolge fih-
ren bei Kalteapplikation Flissigkeitsausstréme in den Dentintubuli bzw. —einstréome bei War-
meapplikation zu Erregungspotenzialen in den Nervenfasern [1,141,148]. C-Fasern kénnen
auch Hypoxien und Pulpanekrosen Uberstehen, ihnen wird die Entstehung eines

driickenden, ausstrahlenden Schmerzes zugeschrieben [1,148,225].

Zentral verlaufende, vegetative Nervendste aus den Nervi facialis und glossopharyngeus

sowie den Zervikalganglien [1] dienen der nervalen Regulation von Blutdruck und -fluss in



der Pulpa [105], wobei auch den sensorischen A-Nervenfasern aus den Dentintubuli bei
direkter Reizung eine vasodilatative Wirkung auf lokale GefaRkapillaren zugeschrieben
wurde [144]. Auch endothelstandige, metabolische und humorale Mediatoren sind an der
lokalen Durchblutungsregulation der Pulpa beteiligt [225]. CGRP (Calcitonin Gene-Related
Peptide) und Substanz P wirken zu Beginn neurogener Entziindungsprozesse vasodilatativ
und erhéhen die GefalRpermeabilitat [1,141,162,208], weitere Entziindungsmediatoren wie
Prostaglandine, Bradikinin und Histamin zeigen ebenfalls, jedoch geringere, vasomotorische

Wirkung [1,208].

2.1.4 Gingiva und Parodont

Die Gingiva propria kann in freie und befestigte Gingiva unterteilt werden. Vom Gingivasaum
bis zur Schmelz-Zement-Grenze haftet die 0,8 - 2,5 mm breite freie Gingiva Uber eine
Basallamina und Hemidesmosomen des Saumepithels dem Schmelz an. Bindegewebsfa-
sern der 1 - 9 mm breiten befestigten Gingiva inserieren suprakrestal im Wurzelzement so-
wie weiter apikal im Alveolarknochen. Insgesamt Uberragt die Gingiva den Alveolarknochen
nach koronar um ca. 2 mm [61]. Vestibular reicht sie bis zur mukogingivalen Grenze und
geht dort in die Alveolarmukosa Uber. Subkrestal ist der Zahn Uber die kollagenen Sharpey-
Fasern des Desmodonts bindegewebig in der Alveole verankert. Das Desmodont bildet zu-
sammen mit Wurzelzement, Alveolarknochen und Gingiva den Zahnhalteapparat. Es ist zell-

reich und enthalt neben extrazellularer Matrix vor allem Fibrozyten.

Die Blutversorgung der Gingiva erfolgt einerseits durch parodontale Arteriolen, die aus den
Arteriae alveolares superiores und der Arteria alveolaris inferior gespeist werden, anderer-
seits durch Arterien der Alveolarmukosa, die Uber die Arteriae buccalis, lingualis, mentalis
und palatinae versorgt werden. Die Arteriolen verlaufen zunachst parallel zur marginalen
Gingiva, verzweigen sich nach koronal in terminale Arteriolen (30 - 50 pum
GefaRdurchmesser) und bilden unterhalb der Epithelschicht einen netzartigen Gefaf3plexus
(4 - 8 um). Uber postkapillare und kleine Venolen (30 - 50 ym) ist der GefaRplexus parallel
zur arteriellen Versorgung an vendse Gefalle im Parodont und der Alveolarmukosa ange-
schlossen [99,156]. Fir den gingivalen Blutfluss wurden von Hock et al. [80] mittels Injektion
radioaktiv markierter 15 pm-Mikrokugeln an Hunden ein Durchschnittswert von 30 ml/min pro

100 g Gewebe gemessen.



Gingivitiden beeinflussen die Gefallversorgung der marginalen Gingiva. Wahrend schwache
und mittelstarke Gingivitiden reversible GefaRveranderungen bewirken, fiihren starke Ent-
ziindungsprozesse zu irreversiblen Veranderungen der Gefalorganisation und -grélie, wie
einer Zunahme der Lange der Kapillargefale, so dass aus den zuvor netzartig organisierten
Kapillaren Schleifen entstehen. Gleichzeitig nimmt der GefaRdurchmesser der Arteriolen ab
und die Venolen werden weiter. Die Durchblutung der Einzelgefalte scheint jedoch weniger

beeinflusst zu werden [80,99,156].

2.1.5 Blut und Erythrozytenkonzentrate

Menschliches Vollblut ist ein heterogenes Gemisch mit einem zelluldrem und einem fliissigen
Anteil. Erythrozyten, Leukozyten und Thrombozyten stellen mit einem Volumenanteil
(Hamatokrit) von durchschnittlich 45 % (37 — 47 % bei Frauen, 40 - 54 % bei Mannern [164])
den zellularen Anteil dar. Sie Ubernehmen die Hauptaufgaben des Bluts im Organismus, zu
denen der Gastransport zu und aus den Geweben, immunologische Aufgaben und die Blut-
gerinnung zahlen. 1 ul Blut enthalt bei Mannern 4,5 — 6,0 x 108, bei Frauen 4,1 — 5,2 x 108
Erythrozyten [205]. Die Erythrozyten enthalten Hamoglobin, das dem Sauerstofftransport
dient und entsprechend in oxygenierter (HbO2) und desoxygenierter (Hb) Form vorliegen
kann. Die flissige Phase des Bluts wird als Blutplasma bezeichnet. Es besteht zu 90 % aus
Wasser und zu 10 % aus darin geldsten Stoffen, vor allem Proteinen, niedermolekularen

Verbindungen und Elektrolyten [77,164].

Als Blutkonserven fir den medizinischen Gebrauch werden in Mitteleuropa standardmaRig
leukozytendepletierte Erythrozytenkonzentrate verwendet, die aus Vollblut von Spendern
hergestellt werden. Zur Herstellung der Blutkonserven wird Vollblut gesunder Spender in
sterile Beutel mit CPD-Antikoagulans geflllt und =zentrifugiert. Die sedimentierten
Erythrozyten verbleiben im Beutel und werden mit Additivibsung aufgeschwemmt. Die
restlichen Blutbestandteile (Plasma, Leukozyten und Thrombozyten) werden abgetrennt. Um
Immunreaktionen des Empfangers zu vermeiden, missen in diesem ersten
Erythrozytenkonzentrat eventuell noch enthaltene Leukozyten durch Filtration abgereichert
werden (Leukozytendepletion) [101]. Das fertige Konzentrat besitzt eine Haltbarkeit von bis
zu sieben Wochen [101,111]. Leukozytendepletierte Erythrozytenkonzentrate (EK) kamen

auch in der vorliegenden Arbeit zur Simulation eines Blutflusses zum Einsatz. lhnen wurde



das Blockcopolymer Synperonic beigemengt (Kapitel 4.1.4), das in Studien eine Reduktion
der Aggregationseffekte (Kapitel 2.5) und der mechanischen Belastung der Erythrozyten
bewirkte und die Uberlebensdauer der Erythrozyten unter Laborbedingungen verlangerte

[8,142,227], ohne weitere Eigenschaften zu beeinflussen [196].

2.2 Optische Eigenschaften der Zahn- und zahnumgebenden Gewebe

2.2.1 Grundbegriffe der Optik

Aus dem teilkristallinen und strukturierten Aufbau der Zahnhartsubstanzen ergeben sich fir
ihre optischen Eigenschaften einige Besonderheiten, die auch fir den Einsatz von Licht zur
Detektion der pulpalen Durchblutung relevant sind. Zum besseren Verstandnis sollen die
wichtigsten Termini zur Beschreibung der optischen Eigenschaften von Materialien kurz

erlautert werden.

Die Transmission bezeichnet den prozentualen Teil der urspringlichen Lichtintensitat, der
nach Durchstrahlung eines Mediums wieder austritt und beschreibt damit die Lichtdurchlas-
sigkeit eines Materials. lhr Kehrwert wird als Opazitat und deren logarithmische Darstellung
als Extinktion bezeichnet, die damit die Lichtundurchlassigkeit beschreibt. Die Transmission
hangt von der Absorption und Streuung im Medium und der Reflexion an dessen Grenzfla-
chen in der Weise ab, dass diese Effekte die Intensitat eingestrahlter Lichtwellen reduzieren
oder deren Ausbreitungsrichtung andern. Reflexion tritt an Grenzflachen zweier Medien mit
unterschiedlichen Brechungsindices auf. In der Regel wird nur ein Teil der eingestrahlten
Wellen reflektiert. Die restlichen Wellen treten in das Medium ein. Werden unter bestimmten
Bedingungen (kleiner Einfallswinkel, hohe Differenz der Brechungsindices) samtliche Wellen
reflektiert, spricht man von totaler Reflexion. Der prozentuale Anteil der Lichtintensitat, der im
Medium absorbiert, also in andere Energieformen umgewandelt wird, wird als Absorption
bezeichnet. Die Streuung bezeichnet die Richtungsanderung von Lichtwellen im durch-
strahlten Medium, bei der deren Intensitdt nicht notwendigerweise verandert wird. Alle
KenngréRen hangen vom durchstrahlten Material, dessen Schichtdicke und Konzentration
und von der verwendeten Lichtwellenlange ab [73]. Das sichtbare Lichtspektrum umfasst

Wellenldangen von 380 - 780 nm, kirzere Wellenlangen von 100 - 380 nm werden dem



Ultraviolettbereich zugeordnet, lédngere Wellenlangen von 780 - 3000 nm dem

Nahinfrarotbereich [230].

2.2.2 Optische Eigenschaften der Zahnhartsubstanzen

Zahnschmelz absorbiert nur geringfligig im sichtbaren und nahinfraroten Wellenlangenbe-
reich bis 1060 nm [57]. Im Bereich von 240 - 300 nm existiert ein Absorptionspeak. Die
Streuung ist im kurzwelligen Bereich hoch (400 cm-') und nimmt mit zunehmender Wellen-
lange bis auf sehr geringe Werte (20 cm-") ab [57,199]. Die Transmission des Schmelzes ist
insgesamt hoch, besonders bei langwelligem Licht. Im Dentin ist die Streuung durchweg sehr
hoch und zeigt keine Abhangigkeit von der Lichtwellenlange. Somit bestimmen in erster Linie
die Absorptionseigenschaften des Dentins die spektrale Verteilung der Transmissionswerte

ganzer Zahne [57,79,202,211,212].

Eine umfassende spektroskopische Analyse vollstandiger, humaner Zahne flihrten Hirmer et
al. [79] im Spektralbereich von 600 — 2600 nm durch. Diese Studie entstand im Rahmen des-
selben DFG-Forschungsprojektes (SCHM 386/3, GA 501/10, MO 2196/1), dem auch die vor-
liegende Arbeit entstammt. Abb. 2.2 ist der Arbeit von Hirmer et al. [79] entnommen und stellt
die Ergebnisse der Transmissionsmessungen dar. Die hdchsten Transmissionswerte wurden
im roten und nahinfraroten Spektralbereich von ca. 600 — 1400 nm gemessen, den Hirmer et
al. als ,Transmissionsfenster® fiir weitere Untersuchungen auf Basis der Photoplethysmogra-

phie empfahlen. Im langerwelligen Nahinfrarotbereich ist die Transmission gering.
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Abb. 2.2: Spektrale Analyse ganzer Zahne (Frontzahn, Prdmolar und Molaren) im
Fourier-Transformations-Infrarot-Spektrometer (FTIR): Abszisse und Ordinate
zeigen die gemessene Transmission T in Abhangigkeit von der Wellenlange A
des eingestrahlten Lichts; im Bereich von 600 - 1400 nm zeigt sich der
Bereich des ,Transmissionsfensters®, der fir die optische Bestimmung von
Durchblutungssignalen empfohlen wurde; unverandert Gbernommen aus [79]

Weitere Studien zur Transmission von Zahnen zeigten ahnliche Ergebnisse [4,76,84,150].
Fur Wellenlangen unter 600 nm ermittelten Ikawa et al. [84] zusétzlich an nicht extrahierten,
vitalen Zahnen eine geringe Transmission, diskutieren jedoch die Absorption des Blut-Ha-
moglobins (Kapitel 2.2.3) in der Pulpa als modgliche Ursache. Zusammenfassend beschreibt

die Literatur eine hohe Transmission der Zahnhartsubstanzen im roten bis infraroten

Wellenlangenbereich.

Fir lichtgestitzte Untersuchungen ist neben der Transmission auch der Strahlengang der
Lichtwellen innerhalb der Zahnhartsubstanzen zu bertcksichtigen. Bereits an der Zahnober-
flache wird ein Teil der Lichtwellen reflektiert [85]. Die in den Zahn eintretenden Strahlen fol-
gen unabhéangig vom Einstrahlwinkel, in dem sie auf die Zahnoberflache treffen, dem Verlauf
der Schmelzprismen bis zur Schmelz-Dentin-Grenze [6,157,159]. Die Prismen fungieren
durch ihre parallel zur Prismenldngsachse ausgerichteten Apatitkristalle als Lichtleiter, an

deren Grenzflachen die Wellen reflektiert werden (innere Reflexion) [6,159]. Im Dentin wurde
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eine mdgliche Lichtleiterfunktion des peritubuldren Dentins und der peritubularen Flissigkeit
diskutiert [157,211,212,214]. Deren Brechungsindices erfillen jedoch nicht die physikali-
schen Voraussetzungen zur inneren Reflexion [171]. Als wahrscheinlicher wird die Weiterlei-
tung der Lichtwellen im intertubularen Dentin parallel zum Verlauf der Dentintubuli angese-
hen. Als Ursache wurde die starke Streuung und die geringe Absorption von Lichtwellen im
sichtbaren bis nahinfraroten Wellenlangenbereich im Dentin diskutiert [157,170,228]. Abb.
2.3 ist einer Studie von Odor et al. [159] entnommen und zeigt den Strahlenverlauf eines
Helium-Neon-Laserstrahls mit 632,8 nm Wellenldnge entlang der Schmelzprismen und Den-

tintubuli bei unterschiedlichem Einstrahlwinkel an einem humanen Frontzahn.

Abb. 2.3: Lichtleitung an einem humanen Frontzahn im Schmelz und Dentin; auch bei
variierendem Einstrahlwinkel (a - d) werden die Lichtwellen durch die
Lichtleiterfunktion der Schmelzprismen entlang deren Verlauf bis zur Schmelz-
Dentin-Grenze (A) und entlang der Dentintubuli bis ins Pulpenkavum (P)
weitergeleitet; unverandert Ubernommen aus [159]
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2.2.3 Optische Eigenschaften unbewegten Bluts

Die Absorptionseigenschaften des Bluts werden hauptsachlich durch die Erythrozyten be-
stimmt, die Hb und HbO in hoher Konzentration enthalten. Hamoglobin absorbiert sehr stark
im blau-grinen Wellenlangenbereich unter 600 nm mit spezifischen Absorptionsbanden bei
420 nm (Soret-Bande) und 540 nm [180]. Die Oberflache der Erythrozyten sowie Hb (Hb
SatO2 0% in Abb. 2.4) und HbO, (HB SatO2 100% in Abb. 2.4) streuen einfallendes Licht
zusatzlich stark und tragen so zu einer geringen Transmission bei [135]. Absorptions- und
Streuungseffekte durch Leukozyten und Blutplasma sind vernachlassigbar gering (unter 1 %

der Gesamtextinktion) [135].

Das Absorptionsspektrum einer Vollblutverdiinnung mit einem Hamatokritwert von 5 % [180]
(Abb. 2.4) zeigt im sichtbaren Wellenldngenbereich die charakteristischen Absorptions-
maxima von Hb und HbO2. Ab 1100 nm dominiert die Absorptionscharakteristik des Wassers
(gepunktete Linie in Abb. 2.4). Sie zeigt einen Anstieg der Absorption im Nahinfrarotbereich

mit Absorptionsmaxima bei ca. 1450 nm und 1950 nm.
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Abb. 2.4: Absorptionsspektrum einer Vollblutverdiinnung mit einem Hamatokritwert von
5% bei 0% und 100 % Sauerstoffsattigung des Hamoglobins (Hb SatO2);
das Absorptionsspektrum von Wasser ist als gepunktete Linie dargestellt;
logarithmische Darstellung des Absorptionskoeffizienten ya. bei einer Scherrate
von 500 s im Wellenldngenbereich von 400 — 2500 nm, berechnet mittels
inverser Monte-Carlo-Simulation (IMCS); unverandert ibernommen aus [180]
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Die Transmission des Bluts hangt neben dem Hamatokrit von den Parametern Hamolyse,
Scherrate, Osmolaritat und Sauerstoffsattigung ab. Den groRten Einfluss haben bei unbe-
wegtem Blut der Hamatokritwert, dessen Erhéhung zu einer linearen Erhéhung der Absorp-
tion und Abnahme von Streuungseffekten durch das Blutplasma fihrt, und die Sauerstoffsat-
tigung (Sa0>), die zu einer Anderung des Absorptionsverhaltens von Hamoglobin im sichtba-

ren Wellenlangenbereich fihrt (Abb. 2.4) [56,125,133,135,180].

2.2.4 Optische Eigenschaften flieBenden Bluts

FlieRt Blut durch Gefalle, treten mehrere physikalische Phanomene auf, die unter anderem
zu einer Anderung der Transmission im Vergleich zu unbewegtem Blut fiihren
[33,47,54,79,125,204]. Im durchstréomten Gefal entsteht ein FlieRgeschwindigkeitsgradient
in radialer Richtung von der GefalRwand (Geschwindigkeit null) zur Gefa3mitte (héchste Ge-
schwindigkeit). Dieser Gradient wird durch die Scherrate (D) als Differenz der
FlieBgeschwindigkeit zweier Schichten und deren Abstand zueinander beschrieben. Sie tragt
die Einheit s*'. Befinden sich Zellen im Flissigkeitsstrom, so wirkt auf sie, durch die unter-
schiedlichen FlieRgeschwindigkeiten, eine Scherkraft (F) l&ngs zur Flussrichtung. Da die
FlielRgeschwindigkeit von zentral nach peripher zudem exponentiell abnimmt, entsteht auch
ein Gradient der Scherkrafte, die von der Gefalmitte nach peripher zunehmen [73]. In
durchstromten BlutgefafRen flhrt dieser Scherkraftgradient zur Verlagerung der Erythrozyten
in die Gefallmitte (Axialmigration), in Bereiche geringerer Scherkréafte, so dass peripher ein
Gleitbereich mit reduziertem Hamatokrit entsteht und die effektive Blutviskositat in kleinen
GefaRen sinkt (Fahraeus-Lindqvist-Effekt) [47,54,65,125,185,186]. Die Scherkrafte fihren
dartber hinaus zu einer Ausrichtung der Erythrozyten parallel zur FlieRrichtung und deren
ellipsoider Verformung sowie zu einer Rotation der Zellmembran um das Zellinnere (,tank-
treading motion®) [65]. Schmid-Schdnbein et al. [185,186] zeigten, dass Erythrozyten bei
stehendem Blut und geringer FlieRgeschwindigkeit reversibel aggregieren (Rouleau-Effekt)
und dreidimensionale Netzwerke ausbilden, die bei héheren Scherraten wieder dispergieren

(Abb. 2.5).
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Abb. 2.5: Erythrozytenaggregation in einem Blutgefall vor und bis zu 10 Sekunden nach

Stopp des Blutflusses:

(a) ellipsoid verformte, ausgerichtete Erythrozyten im Rheoskop bei einer
Scherrate von 460s"; (b) homogene Verteilung der unverformten
Erythrozyten unmittelbar nach Stopp des Blutflusses; (c) — (h) Aggregation der
Erythrozyten zu ,Geldrollen® und einem dreidimensionalen Netzwerk im
zeitlichen Verlauf von 0,25 bis 10,0 Sekunden nach Stopp des Blutflusses;
zwischen den Erythrozyten sind die Plasmallcken zu erkennen; unverandert
Ubernommen aus [185]

Fur die optischen Parameter des Bluts ergibt sich folgende Abhéangigkeit von der FlieRge-

schwindigkeit und resultierenden Scherraten [47,54,125,180]:

Bei stehendem Blut aggregieren Erythrozyten, die reflektierende freie Zelloberflache
nimmt ab und es entstehen lichtdurchlassige Plasmallcken. Die Transmission ist hoch,

wahrend die Reflexion gering ist.

Beim Anstieg der Scherrate auf 100 s dispergieren die Erythrozyten vollstandig, sie

sind homogen verteilt und zufallig ausgerichtet. Die Plasmallcken werden geschlossen

14



und durch die gréRere freie Oberflache der Erythrozyten wird einfallendes Licht starker

gestreut. Die Reflexion steigt an und die Transmission sinkt.

- Bei Scherraten Gber 100 s ! richten sich die Erythrozyten parallel zur Flussrichtung und
quer zum Gefalldurchmesser aus. Ab 600 s' werden sie zusatzlich ellipsoid defor-

miert. Die Transmission steigt und die Reflexion sinkt.

- Bei 200 - 300 s ist die Zellausrichtung maximal, entsprechend werden in diesem Be-

reich Maximalwerte der Transmission und Minimalwerte der Reflexion gemessen.

- Angaben zu physiologisch in vivo auftretenden Scherraten konnten in der Literatur

nicht gefunden werden.

Cimalla et al. [33] fuhrten Untersuchungen mittels optischer Koharenz-Tomographie (OCT)
an Mausen und im in vitro-Modell mit Glaskapillaren durch und belegten die genannten
Aggregations-, Ausrichtungs- und Verformungseffekte in vitro und /n vivo. Sie konnten
dartber hinaus in vitro zeigen, dass entsprechende Phdnomene an unbewegtem Blut und

einer flielRenden Intralipidemulsion nicht messbar waren.

Als Faktoren fur die Auswahl einer fir PPG-Messungen am besten geeigneten Messwellen-
lange zur Detektion moglichst groer Signalamplituden kommen die Transmission der
Zahnhartsubstanzen (Kapitel 2.2.2), die Transmission unbewegten Bluts (Kapitel 2.2.3) und
die darauf aufgelagerte Transmissionsanderung des bewegten Bluts in Betracht. Enejder et
al. [47] und Meinke et al. [133] zeigten, dass die Transmissionsdnderung durch Variation der
FlielRgeschwindigkeit bei unterschiedlichen Wellenlangen von 550 — 1100 nm immer gleich
grofd ist. Hirmer et al. [79] fUhrten Untersuchungen im Bereich von 600 — 2500 nm an
leukozytendepletiertem, humanem Erythrozytenkonzentrat durch und zeigten zuséatzlich,
dass die Transmissionsanderung erst ab ca. 1400 nm geringer wird. Die Transmissionsande-
rung ist also bei allen Wellenlangen im Bereich von 600 - 1400 nm immer gleich gro und die
Grofle der Amplitude am Zahn messbarer, modulierender Photoplethysmographiesignale
(AU) hangt nur von der Transmission des unbewegten Bluts und der Transmission der

Zahnhartsubstanzen ab.
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2.2.5 Optische Eigenschaften der zahnumgebenden Gewebe

Liu et al. [127] fihrten mit Hilfe einer selbst entwickelten Lichtleiteroptik und unter Messung
in Reflexion die in Abb. 2.6 dargestellte spektrale Analyse der humanen Gingiva bei unter-

schiedlichen Entzliindungsgraden der Gingiva und des Parodonts durch.
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Abb. 2.6: Spektrale Analyse der Gingiva bei vorliegender Gingivitis, Parodontitis
(Periodontitis) sowie bei Entziindungsfreiheit (Control); die Absorption ist im
mittleren sichtbaren bis mittleren nahinfraroten Bereich dargestellt;
unverandert ibernommen aus [127]

Sie zeigten, dass das Absorptionsspektrum der Gingiva mit dem Absorptionsspektrum von
Blut, das zum gréfiten Teil aus Erythrozyten und Wasser besteht, korreliert (Kapitel 2.2.3 und
Abb. 2.4). Der Absorptionskoeffizient von Wasser ist im sichtbaren Wellenlangenbereich ge-
ring. Im Bereich von 600 — 700 nm ist die Absorption minimal und steigt mit zunehmender
Wellenlédnge linear an. Ab 900 nm nimmt sie stark zu und zeigt bei 960 nm eine Bande er-
héhter Absorption [70,79]. Entsprechendes gilt fiir die Absorption der Gingiva. Fir Wellen-
ldangen unter 600 nm dominiert die sehr hohe Absorption des Hamoglobins. Weitere Arbeiten
stlitzen die Aussage, dass die optischen Eigenschaften von Weichgeweben in erster Linie
durch die des Bluts beeinflusst werden [102,128], so dass auch die optischen Eigenschaften

des Parodontalgewebes vornehmlich durch die des Bluts bestimmt werden duirften.
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2.3 Klinische Methoden zur Bestimmung der Zahnsensibilitat

Vitalitatsprifungen dienen der nicht invasiven Evaluation des Entziindungsgrads des Pul-
pagewebes. Bei vorliegender Pulpitis sollen sie zudem eine Aussage Uber eine eventuelle
Regenerationsfahigkeit der Pulpa ermodglichen und stellen die Entscheidungsgrundlage fiir
die Wahl der geeigneten Therapie dar. Klinisch sind thermische, elektrische und mechani-
sche Testverfahren verfiigbar, die auf der Reizung freier Nervenendigungen und der Rick-
meldung des Patienten Uber den ausgeldsten Schmerzreiz basieren
[1,2,12,29,67,116,136,141,144,167,225]. Sie bestimmen also primar die Sensibilitdt des

getesteten Zahnes, Uber die auf die Vitalitdt geschlossen werden soll [27,29,136,210].

Die gangigste klinische Methode der Vitalitatsprifung ist die Applikation von Kalte auf der
Zahnoberflache. Als Kaltemedium dienen CO>-Schnee (- 56° C auf der Zahnoberflache
[36,166]), Kaltesprays wie Dichlordifluormethan (DDM) (- 50° C), Tetrafluorethan (TFE)
(- 26° C) und Propan-Butan-Isobutan-Gemische (Endo Frost, Roeko, Lagenau, Deutschland;
- 50° C) sowie Eis (0° C) [2,29,66,116,168]. Sie alle bewirkten einen Flissigkeitsausstrom in
den Dentintubuli und erregen so vor allem die hier vorhandenen Ad-Fasern. Der Patient
empfindet einen hellen, stechenden, gut lokalisierbaren Schmerz. Auf Grund der sehr niedri-
gen Temperaturen wurden potenzielle Gefahren wie Schmelzrisse oder dauerhafte Pul-
paschadigungen diskutiert, konnten jedoch in eingehenderen Studien nicht belegt werden
[29,177]. Die Applikation von Warme lber erweichte Guttapercha und Compound-Materialien
oder spezielle Warme abstrahlende Gerate fihrt zu einer Erregung der Ad-Fasern durch ei-
nen Flissigkeitseinstrom und einen im Vergleich zur Kalteapplikation geringeren Schmerz
[1]. UbermaRige Warmeeinwirkung stellt zwar eine potenzielle Gefahrdung fiir die Pulpa dar,
gilt jedoch bei kontrollierter, kurzzeitiger Anwendung (unter 5 Sekunden) als sicher [29,177].
Bei beiden thermischen Verfahren werden die unmyelinisierten C-Fasern erst nach langerer
Applikation (bei intakten Ad-Fasern, Uber die Schmerzrickmeldung des Patienten hinaus)

erregt. Sie erzeugen dann einen driickenden, ausstrahlenden Schmerz [1,12,67,148,225].

Die elektrische Pulpatestung (EPT) geschieht unter Zuhilfenahme spezieller Gerate, die ei-
nen elektrischen Strom von der Testsonde durch Zahnhartsubstanzen, Pulpa, Kiefer und
Mundschleimhaut zum Testgerat leiten. Da die C-Fasern ein hdheres Schwellenpotenzial als
die Ad-Fasern besitzen, werden selektiv nur Letztere erregt. Der Patient nimmt den Strom-

fluss als leichtes ,Kribbeln® (,’tingling’ sensation® [29]) wahr und signalisiert dies wiederum
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dem Behandler. Um einen Stromfluss zu erméglichen, missen zwischen Zahn und Sonde
leitende Pasten appliziert werden. Gleichzeitig bergen insbesondere metallische
Restaurationen und elektrolythaltiger Speichel das Risiko einer Weiterleitung des Stroms auf
Nachbarzahne oder Gingiva, die trotz Avitalitdt des Testzahnes zu verfalschten Testergeb-
nissen fihren kénnen. Die EPT wird als techniksensitiv und vergleichsweise unzuverlassig

eingestuft [2,29,116].

Bei unklarer klinischer Situation und fehlender Sensibilitdt der Pulpa kann als Ultima Ratio
eine Probetrepanation des Zahnes ohne Anéasthesie durchgefihrt werden. Im Fall einer
Schmerzempfindung des Patienten bei Erreichen des Dentins, schlielt der Behandler auf die

Vitalitdt des Zahnes und kann den Substanzdefekt restaurativ versorgen [27,66].

Folgende Faktoren kénnen jedoch zu einer Abweichung der vaskuldren von der nervalen
Versorgung der Pulpa fliihren und so die Mdglichkeit einer Bewertung der Zahnvitalitat Gber

die Zahnsensibilitat limitieren:

- Die vollstdndige nervale Versorgung mit myelinisierten A-Fasern ist bei jugendlichen

Zahnen erst mit Abschluss des Wurzelwachstums abgeschlossen [225].

- Dentinapposition flhrt zur Sklerosierung der Dentintubuli und Obliterierung der Kronen-
pulpa, die dann bei erhaltener Vitalitdt durch den Zahnhartsubstanzmantel erschwert

einer nervalen Reizung zuganglich ist [2,167,168,225].

- Temporare Par- und Anasthesien nach Traumata kénnen trotz intakter Blutversorgung

bis zu 9 Monate persistieren [116].

- A-Fasern sind sehr empfindlich gegen Hypoxieeregnisse und verlieren ihre sensori-
sche Funktion bereits vor der Nekrose des restlichen Pulpagewebes oder in Folge von
Traumata, wahrend C-Fasern auch nach dem Niedergang des Pulpagewebes noch

Uberleben und zu Schmerzempfindungen fihren kénnen [1,29,225].

- Uber refraktdre Schmerzempfindungen durch abnehmende Fliissigkeitsverschiebung

bei wiederholten Testungen wurde berichtet [12].

Diese Faktoren kdnnen zu falsch negativen oder seltener falsch positiven Testresultaten fih-

ren, die eine korrekte Beurteilung des Pulpazustandes erschweren. Insgesamt zeigen die
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Ergebnisse der Sensibilititstestungen eine unzureichende Ubereinstimmung mit der tatséch-

lichen histologischen Situation [67,116,136].

In einem systematischen Review von Mejare et al. [136], der die Aussagekraft der derzeit
klinisch verfligbaren Methoden zur Testung der Zahnsensibilitdt untersuchte, stellten die
Autoren fest, dass die bisherige Studienlage durchweg methodische Mangel aufweist und
keine endglltige Aussage Uber die Qualitdt und Verlasslichkeit der Prifmethoden zulasst.
Lediglich eine Studie von Gopikrishna et al. [67] erreichte eine mittlere Qualitat. Tabelle 2.1
fasst die Ergebnisse des Reviews zusammen. Der Kaltetest erreichte im Mittel héhere Werte

fir Sensitivitat und Spezifitdt als die EPT, wahrend der Warmetest stark variierende Werte

zeigte.
Kaltetest Warmetest EPT
Sensitivitat >75 % (81 %) hohe Variabilitat 21-87 % (71 %)
Spezifitat 10 - 98 % (92 %) hohe Variabilitat > 90 % (92 %)

Tab. 2.1: Ergebnisse des Reviews von Mejare et al. [136]; Werte der ausgewerteten
Studien mit geringer Qualitat sowie in Klammern die Werte der Studie mittlerer
Qualitat von Gopikrishna et al. [69]

2.4 Experimentelle Methoden zur Bestimmung der Zahnvitalitat

In den vergangenen Jahrzehnten wurden verschiedene, nicht invasive Methoden entwickelt,
um verldsslichere, objektive Aussagen Uber den Zustand des Pulpagewebes zu erhalten. Die
bekanntesten optischen Verfahren sind die Laser-Doppler-Flussmessung (LDF), die Pho-
toplethysmographie (PPG), die Pulsoximetrie (PO), Laser-Speckle-Messungen, die diffuse

Wellenlangen Spektroskopie (DWS) und auf Ultraschall basierende Messsysteme.

2.4.1 Laser-Doppler-Flussmessung

Die Methode der Laser-Doppler-Flussmessung (LDF) gilt fiir verschiedene, oberflachliche

Gewebe als etabliert und stellt mittlerweile den Goldstandard der experimentellen Blutfluss-
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messung dar [89,108,123]. Gazelius et al. [62] wendeten sie erstmals auf Zdhne an. Die
Lichtwellen eines Ne-He-Lasers (632,8 nm Wellenldnge) passieren den Zahnhart-
substanzmantel (Kapitel 2.2.2) und werden von ruhendem Pulpagewebe und in den Gefalen
flieRenden Erythrozyten reflektiert. Durch Reflexion an sich bewegenden Erythrozyten erfahrt
ein Teil der Wellen eine Frequenzverschiebung und &andert somit seine Wellenldnge
(Doppler-Shift). Reflektiertes, frequenzverschobenes und unverschobenes Licht passiert
anschlieRend wieder den Hartsubstanzmantel und kann von einem Fotosensor
aufgenommen werden [89]. In der Regel leiten Lichtleiter mit mehreren Faserblindeln die
Lichtwellen zum Zahn und reflektierte Wellen vom Zahn zum Sensor. Ein angeschlossenes
Messgerat errechnet aus der Frequenzverschiebung semiquantitativ den Blutfluss als
Produkt der Anzahl reflektierender Zellen und deren mittlerer Bewegungsgeschwindigkeit
und gibt ihn in der beliebig gewahlten Einheit ,Perfusion Units* (PU) an [15,108,123]. Eine
Aussage Uber die Vitalitat der Pulpa wird durch den Vergleich der Flusswerte mehrerer
Zahne getroffen. Eine absolute Blutflussangabe als Volumen pro Zeiteinheit kann mit den
bisher verfligbaren Geraten nicht ermittelt werden. Es wird davon ausgegangen, dass die
Grofle der LDF-Signale allein von der ErythrozytenflieRgeschwindigkeit und nicht vom
GefaRvolumen abhangt [15,50]. Eine Anderung der BlutflieRgeschwindigkeit wahrend
Systole und Diastole kann mit der LDF-Signalen detektiert werden [15,86,144], ist zur

Blutflussdetektion im Sinne einer Ja-Nein-Entscheidung jedoch nicht notwendig.

Neben dem Ne-He-Laser mit 632,8 nm Wellenldnge wurden weitere Halbleiterlaser, vor
allem mit Wellenlangen im nahinfraroten Spektralbereich von 780 - 820 nm, untersucht, die
grofiere pulssynchrone Signale zeigten [158,179,212]. Die Autoren diskutierten als Grund die
geringere Streuung des langerwelligen Lichts in den durchstrahlten Zahnhartgeweben (Ka-
pitel 2.2.2). Somit kdnne ein gréRerer Lichtanteil in die Pulpa transmittiert werden und auch

groRere Gefalle in der Mitte der stark absorbierenden Pulpa erfasst werden.

Als weitere EinflussgroRe auf das LDF-Signal wurde die Position der einstrahlenden Licht-
leitersonde auf der Labialflaiche der Zahnkrone humaner Frontzdhne untersucht
[74,175,179,211]. Eine Verschiebung der Sonde in mesio-distaler Richtung zeigte keine
signifikante Anderung der SignalgréRe [175]. Eine Verschiebung von inzisal zur Schmelz-

Zementgrenze zeigte geringere SignalgrélRen fir inzisale Positionen [74,175,179]. Die Auto-
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ren empfehlen Ubereinstimmend eine Sondenpositionierung 2 — 3 mm koronal der margina-

len Gingiva.

Ikawa et al. [85] und Polat et al. [170] untersuchten die Lichtleitung von Laserstrahlen bei
LDF-Messungen (780 - 800 nm) innerhalb des Zahnhartsubstanzmantels in koronal-apikaler
Richtung. Bei Einstrahlung der Lichtwellen auf der Labialflache der Zahnkrone konnten sie
bis zu 4 mm unterhalb der Schmelz-Zement-Grenze hohe Intensitdten austretender Licht-
wellen messen. Geringere Intensitaten wurden noch 13 mm unterhalb der Schmelz-Zement-
Grenze gemessen und in einigen Fallen konnte das Licht sogar bis zum Apex vordringen
[170]. Damit werden Zahnhartsubstanzen deutlich leichter durchstrahlt und leiten Licht star-
ker weiter als es in der Haut der Fall ist, in die Licht nur ca. 1 mm weit eindringt [89,159,212].

Auch den Zahn umgebende Weichgewebe dirften somit erreicht werden [85,170,171,212].

Obwohl die Tauglichkeit der LDF zur Messung von Erythrozytenbewegungen in der Pulpa
durchweg als gegeben beurteilt wird [3,74,86,98,158,169,175,179,198,211,212], berichten
zahlreiche Studien von messbaren Signalen bei avitalen Zahnen [3,74,86,169,179,198,211].

Mehrere Studien untersuchten gezielt den Einfluss der Durchblutung zahnumgebender
Strukturen, wie der Gingiva, des Parodonts oder der Lippen und Wangen, auf LDF-Messun-
gen [3,7,74,103,198,211,212]. Hartmann et al. [74] schirmten die Zahnkronen vitaler, huma-
ner Zahne in vivo mittels eines schwarzen Kofferdams ab, der die Signalstarke der LDF um
70 % reduzierte. Eine Watterolle zwischen Zahnkrone und Lippe reduzierte die Signalstarke
ebenfalls, wenngleich nicht signifikant. Weitere Studien bestatigten eine Signalreduktion
durch Kofferdamapplikation um 63 — 82 % und deuten somit auf einen erheblichen Einfluss
der umliegenden Strukturen der Mundhdéhle auf LDF-Messungen hin [3,7,103,198]. Eine Ab-
schirmung der Zahnkronen mit reflektierender Metallfolie verstarkte die Signale dagegen um
50 — 78 % bei 2 mm Abstand der Sonde zum Gingivarand [74,211,212], bei 8 mm Abstand
sogar um 98 % [211]. Der Grund hierfir dirfte die durch die Folie verursachte Reflexion aus
dem Zahn austretender Lichtwellen zurick in den Zahn und die Pulpa sein. Diese

Lichtwellen kdnnen dann einen zusatzlichen Beitrag zur Signalentstehung leisten [211,212].

Ingolfsson et al. [86] zeigten an humanen Zahnen in vivo, dass zwischen vitalen und nekroti-
schen Zahnen ein Signalstarkenunterschied von 43 % messbar war, 57 % also nicht-pulpa-

len Ursprungs waren. Soo-ampon et al. [198] konnten in ihrer in vivo-Studie an 22 humanen
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Frontzdhnen ohne Abschirmung der umliegenden Gewebe keinen signifikanten Unterschied
der Signalstarken vor und nach Vitalexstirpation messen, nach Kofferdamapplikation lag die
Differenz bei 43 %. Ahnliche Ergebnisse erzielten Kijsamanmith et al. [103]. Polat et al. [169]
erreichten durch Vitalexstirpation und Wurzelkanalaufbereitung an 13 vitalen, humanen
Frontzahnen eine Signalreduktion um 30 %. Nach Wurzelkanalfiillung und Restauration der
Zahnkrone konnte kein Unterschied der SignalgréRe zur Ausgangssituation festgestellt wer-
den. Weitere Studien zeigten einen stark variierenden Einfluss der Durchblutung der zahn-

umgebenden Gewebe auf die Signalgrélie der LDF von ca. 8 — 100 % [74,158,179,211].

Ubersichtsarbeiten ermittelten die fiir die Sensitivitat der LDF Werte von 73 - 100 % und fiir
die Spezifitat Werte von 68 - 100 % [48,98,158]. Wegen des hohen Anteils nicht-pulpaler
Signale wird die klinische Anwendbarkeit der LDF zur Bestimmung der Pulpavitalitat jedoch
kontrovers diskutiert und in kritischen Ubersichtsarbeiten als limitiert [123,210] bis derzeit
unzureichend [89,136,144,182] beurteilt. Zusatzlich stellen hohe Techniksensitivitat, fehlende
Standardisierung, Kostenintensitat und hoher Zeitaufwand der Messungen die klinische Um-

setzbarkeit der LDF in Frage [98,136,179,182,210].

Laser-Doppler-Flussmessung und Photoplethysmographie sind sich im methodischen Ver-
fahren sehr &hnlich und unterscheiden sich in erster Linie durch die Lichtquelle (Laser bzw.
Photodiode) und die Verarbeitung der detektierten Lichtsignale (Messung der Frequenzver-
schiebung bzw. der Transmissionsanderung). Ergebnisse der LDF-Untersuchungen beziig-
lich der optischen Eigenschaften der Zahngewebe, der Eignung bestimmter Wellenlangen
und der Sondenposition kénnen daher, zumindest eingeschrankt, auf Untersuchungen mit

der Methodik der Photoplethysmographie angewendet werden.

2.4.2 Photoplethysmographie

Die Methode der Photoplethysmographie (PPG) ist seit den 1930er Jahren in der Allge-
meinmedizin bekannt und wurde 1966 durch Upthegrove et al. [209] erstmals an Zahnen
angewendet. Anders als bei der LDF werden als Lichtquellen Leuchtdioden (LEDs) mit ge-
ringerer Lichtleistung als Laser genutzt. Der Fotosensor befindet sich in der Regel auf der
gegeniberliegenden Seite des Zahnes, es wird also der transmittierte Teil des eingestrahlten
Lichts erfasst und analysiert (Transmitted Light Photoplethysmography, TLP). Messungen in

Reflexion sind jedoch ebenfalls méglich [161]. Beim Durchtritt durch den Zahn sind die Licht-
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wellen der Absorption und Streuung durch Zahnhartsubstanzen und Pulpa unterworfen.
Neben statischem, konstant absorbierendem Gewebe (konstanter DC-Anteil) treffen die
Lichtwellen auch auf durchstrémte Blutgefalie, die das Licht wahrend Systole und Diastole
unterschiedlich stark transmittieren (modulierender AC-Anteil) (Kapitel 2.2.4). Der puls-
abhangig modulierende AC-Teil des am Fotosensor eintreffenden Lichtsignals wird bei der
PPG zur Bestimmung des Blutflusses herausgefiltert und analysiert [5,51,97,178]. Er macht
bei Messungen an Weichgeweben 0,05 - 2 % des Gesamtsignals aus. Bei in vivo-
Messungen an Zahnen liegt der AC-Anteil bei ca. 0,02 - 0,5 % [51,188]. Da die PPG, anders
als die LDF [158,179,212], keine Frequenzbander zur Auswertung der optischen Signale
bertcksichtigt, die die Messung auf bestimmte, isolierte Flieligeschwindigkeiten
beschranken, wurde diskutiert, dass bei der PPG neben den kapillaren Gefallen auch zentral
gelegene Arteriolen und Venolen zur Signalentstehung beitragen kénnen [84], wahrend die
LDF in der Regel nur kapillare Gefalte mit einer maximalen BlutflieRgeschwindigkeit von

0,9 mm/s erfassen kann [158].

In vitro-Studien an humanen, extrahierten Zahnen zeigten, dass mit der Methode der PPG
bei verschiedenen, im Pulpenkavum befindlichen, statischen Medien unterschiedliche Trans-
missionswerte detektiert werden kénnen [39,95,153,161]. Kakino et al. [95] ermittelten bei
Fillung des Kavums mit Rinderblut fir verschiedene Messwellenldngen (476 nm, 506 nm,
522 nm, 810 nm) eine Abhangigkeit vom Hamatokrit sowie von der Sauerstoffsattigung. An
einem in vitro-Zahnmodell mit konstanter, ungepulster Durchblutung zeigten Diaz-Arnold et
al. [39], dass die |Intensitdt des transmittieten Lichts zusatzlich von der

Erythrozytenkonzentration und dem Durchmesser des Pulpenkavums abhangt.

Mehrere Studien zeigen, dass mit der Methode der PPG jn vivo pulssynchrone Signalmodu-
lationen detektiert werden kénnen [84,140,160,161,188], haufig jedoch als Einzelfallbeschrei-
bungen [160,161,188]. Schmitt et al. [188] konnten mittels der PPG bei 595 nm Lichtwellen-
lange am Hund an 7 von 8 Zahnen pulssynchrone Signalmodulationen messen. Nach selek-
tiver, chirurgischer Unterbindung der Pulpadurchblutung am Apex konnten an keinem der
Zahne entsprechende Signale detektiert werden. Einzelne, stichprobenartige Messungen am
Menschen zeigten pulssynchrone Signalmodulationen nach Mittelung des Signals mit einen

gleichzeitig aufgezeichneten EKG-Signal [188].
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Miwa et al. [140] fihrten Messungen mit und ohne Abschirmung der Zahnkrone durch einen
schwarzen Kofferdam an 7- bis 14-jahrigen Probanden bei 525 nm Messwellenlange durch.
Sie konnten pulssynchrone Anderungen der Signalamplituden an allen 26 vitalen Z&hnen
messen und diese von 7 avitalen und einem wurzelfiillten Zahn unterscheiden, die geringere
Amplituden aufwiesen. Die Kofferdamapplikation ergab keine signifikante Anderung der

Signalstarken.

Fein et al. [51] untersuchten erstmals den Einfluss nicht pulpaler Signalquellen. Sie versuch-
ten an vitalen und avitalen Zahnen dreier Probanden mittleren Alters (24 bis 55 Jahre) Sig-
nale der Pulpadurchblutung zu detektieren. Eventuelle Signale der Gingiva sollten durch
Einbringung eines schwarzen Kofferdambands in den Sulkus zwischen Zahnkrone und
Gingiva sowie zusatzlich durch die oberflachliche Injektion eines Lokalandsthetikums mit
Epinephrinzusatz (1:50.000) eliminiert werden. Die Messungen wurden an mehreren Tagen
wiederholt und ergaben fiir keine der Messungen Unterschiede der Signalamplituden zwi-
schen vitalen und avitalen Zahnen. Die Abschirmung der marginalen Gingiva durch das
3 mm breite Kofferdamband fiihrte nur zu einer geringen Anderung der Signalamplitude. Die
Anasthesie flihrte hingegen im beschriebenen Fall zu einer Verringerung des AC-Anteils des
Gesamtsignals von 0,128 % auf 0,006 %. Die Autoren vermuteten daher, dass der Haupt-
anteil des PPG-Signals durch zahnumgebendes Gewebe verursacht wurde und durch Kof-
ferdamapplikation nur unvollstdndig abgeschirmt werden kann. Diese Beobachtung wurde
zudem der kontinuierlichen Abnahme der PulpagréfRe durch Sekundar- und Tertidrdentinap-
position ab dem Zahndurchbruch zugerechnet, die bereits Miwa et al. [140] fir eine Ab-
nahme der PPG-Signalstarke bei alteren Probanden in ihrer Studie verantwortlich sahen.
Weitere in vivo-Studien zur Unterscheidbarkeit vitaler von avitalen Zadhnen mit der Methode
der PPG sowie Studien zur Streuung von LED-Licht in zahnumgebende Gewebe und deren

Einfluss auf PPG-Messungen konnten nicht gefunden werden.

Geeignete Lichtwellenlangen wurden im mittleren sichtbaren bis nahinfraroten Spektralbe-
reich angegeben. Die Ergebnisse basieren Uberwiegend auf Vergleichen von zwei bis vier
Wellenldngen und sind entsprechend uneinheitlich bis widersprichlich [39,51,84,95,161].
Studien, die systematisch die Eignung bestimmter Wellenldngen untersuchen, konnten nicht

gefunden werden.
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Im Vergleich zu anderen Methoden der optischen Blutflussdetektion (LDF, Pulsoximetrie,
DWS, Speckle) basiert die PPG auf der technisch einfachsten Methode. Sie bietet daher
eine bessere Kosteneffizienz, geringere Techniksensitivitdt und eine einfachere Anwendung

[5,161].

2.4.3 Entstehung der Photoplethysmographiesignale

Wahrend die Anwendung der PPG systematisch und vielfach untersucht wurde [5], wurden
zur Entstehung der Transmissionsanderung durchbluteter Gewebe wéahrend Systole und
Diastole unterschiedliche Theorien genannt. Friihe Studien vermuteten als Ursache eine
Ausdehnung der BlutgefaRe wahrend der Systole, die zu einer Erhéhung des Blutvolumens
im untersuchten Gewebe und so zu einer geringeren Transmission des eingestrahlten Lichts
fihren sollte [39,97,194,209]. Auch eine pulsabhéngige Anderung der Hb-Konzentration
wurde diskutiert [95]. Da das gefalBumgebende Gewebe inkompressibel und der
Zahnhartsubstanzmantel unelastisch ist, schrieben Shoher et al. [194] GefaRanastomosen

eine entsprechende Pufferfunktion zu.

Durch Messungen von PPG-Signalen in vifro an blutdurchflossenen Glasréhrchen
[28,125,126,149] und in vivo an Knochengewebe [15,149], konnten Anderungen des
Blutvolumens und der Hb-Konzentration sowie Gefallwandbewegungen als Hauptfaktoren
fir die Transmissionsanderung ausgeschlossen werden. Modernere Interpretationsansatze
stlitzen sich auf die flieRgeschwindigkeits- und scherkraftabhangigen Effekte der Axialmigra-
tion, Orientierung und Deformation von Erythrozyten (Kapitel 2.2.4) in durchstromten Gefa-
Ren, die zu Anderungen der Absorption, Reflexion und Streuung fiihren, ohne jedoch detail-
lierte Modelle zu beschreiben [5,51,126,178]. Ein sehr komplexer und umfassender
Interpretationsansatz unter Einbeziehung von in vivo-LDF-Messungen an Knochen und
komplexer Rechenmodelle findet sich bei Binzoni et al. [15]. Sie diskutieren zusatzlich eine
kurzfrequente, flieRgeschwindigkeitsabhdngige Anderung des Sauerstoffsattigungsgrades,
betonen jedoch letztlich, wie bereits Roberts [178], die ungleich héhere Komplexitat der in
vivo-Situation, auf Grund derer eine vollstandige Erklarung der PPG-Signalentstehung bis

dato nicht méglich sei. Ein @hnliches Fazit zieht auch Allen [5] in einer Ubersichtsarbeit.

In jedem Fall ist mit der Methode der PPG eine direkte Messung des Blutvolumens nicht

mdglich. Der Terminus ,Photoplethysmographie® (von griechisch ,plethore®, ibersetzt ,Flle®)
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ist deswegen Gegenstand stetiger Diskussion [97,178], wird aber unter Tolerierung der

sprachlichen Unkorrektheit zu Gunsten einer einheitlichen Nomenklatur weiter verwendet.

2.4.4 Pulsoximetrie

Die Pulsoximetrie (PO) stellt technisch gesehen eine Erweiterung der PPG-Messmethodik
um eine zweite Messwellenlange dar. Die Transmissionswerte werden mittels zweier LEDs
im roten (660 nm) und infraroten (900 - 940 nm) Wellenlangenbereich parallel Gber einen
Fotosensor gemessen und die Signale an einen Mikroprozessor weitergeleitet. Da Hb und
HbO, bei 500 - 1150 nm unterschiedliche Absorptionsverhalten zeigen (Kapitel 2.2.3 und
Abb. 2.4), kann neben der Pulsfrequenz Uber das Lambert-Beersche Gesetz der Sauer-
stoffsattigungsgrad des Bluts (SaO2) ermittelt werden. Pulsoximeter sind wegen ihrer einfa-
chen Konstruktionsweise und giinstigen Herstellung zum Standardinstrument des klinischen
Patienten-Monitoring geworden, wo sie als Clips an Fingerkuppen oder Ohrlappchen einge-
setzt werden [5,26,55,66,90,144,180,189]. Bereits seit den 1990er Jahren wird die
Pulsoximetrie zur Evaluation der Pulpadurchblutung untersucht. Die Autoren berichten Gber-
einstimmend von in vivo messbaren Sauerstoffsattigungen von 78 - 95 % an vitalen Zahnen,
die jedoch geringer waren als die jeweiligen Kontrollwerte der Fingerpulsoximeter (90 -
98 %). Bei avitalen Zahnen betrug die Sauerstoffsattigung jeweils 0 % [25,34,64,66,174,195].
Gopikrishna et al. [69] ermittelten fir ihre PO-Methode eine Sensitivitat von 100 % und eine
Spezifitdt von 95 %. Mehrere Studien berichten von ahnlich hohen Werten und attestieren
der Pulsoximetrie eine potenziell bessere Tauglichkeit zur Bestimmung der Pulpavitalitat als

den konventionellen, klinischen Methoden der Vitalitdtsprifung [25,34,64,66,68,69,154,189].

Der Einfluss der zahnumgebenden Gewebe ist auch bei der PO zu beachten. Karayilmaz et
al. [98] detektierten an 11 von 59 wurzelgefillten Frontzahnen SaO,-Werte bis zu 79%. 56
der 59 kontralateralen, vitalen Zdhne konnten korrekt als vital identifiziert werden. Sie disku-
tierten den Einfluss gingivaler Signale, insbesondere verstarkt durch Licht streuende Kompo-
sitrestaurationen, die in anderen Studien nicht in die Untersuchungsgruppen aufgenommen
worden waren. Kahan et al. [93] fihrten Messungen in Reflexion durch und berichten von
stark verrauschten Signalen, die keine Synchronitat zu am Finger abgenommenen PO-Sig-
nalen zeigten. Sie wiesen auf das Risiko hin, durch hohe Verstarkungen Pseudosignale nicht

pulpalen Ursprungs zu erzeugen. Auch Siddheswaran et al. [195] berichten von falsch positi-
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ven PO-Messergebnissen an avitalen Zahnen, mdgliche Ursachen wurden jedoch nicht un-

tersucht.

Kakino et al. [94] wahlten flr ihre Studie ein in vitro-Modell, um die Durchblutung zahnumge-
bender Gewebe als Signalquelle ausschlieRen zu kénnen. Die Pulpakammer eines extra-
hierten, humanen Frontzahnes wurde erweitert und mit einem Silikonschlauch versehen. lhre
Messungen zeigten pulssynchron modulierende Transmissionswerte, deren Amplitude linear
von der Sauerstoffsattigung des Hamoglobins abhangig war. Weitere Messungen zur
Transmission und Wellenldngenabhangigkeit der Signale stiitzen die Anwendbarkeit der PO

am Zahn.

Studien zur Quantifizierung des Einflusses nicht-pulpaler Signalquellen sowie Messungen an
Molaren konnten nicht gefunden werden. Gegenstand der aktuellen Diskussion sind geeig-
nete, standardisierte Sonden sowie die Ursachen der reduzierten Sauerstoffsattigungswerte
am Zahn. Diesbezlglich wurden eine unterschiedliche Streuung der beiden Messwellenlan-
gen [64,195], eine ungenlgende Positionierbarkeit der PO-Sonden sowie ein hoherer Anteil
venodser Gefalle in der Pulpa [95] diskutiert und eine Rekalibrierung der Messgerate zur

dentalen Anwendung vorgeschlagen [195].

2.4.5 Laser-Speckle

Wird koharentes Laserlicht gleicher Phase in diffus streuende Medien eingestrahlt, interferie-
ren die transmittierten Wellen nach multipler Streuung an unterschiedlichen Streuzentren.
Bei Abbildung dieser Strahlen entstehen durch Uberlagerung unterschiedlicher Wellenpha-
sen Interferenzmuster (sogenannte Speckles), die sich als hellere und dunklere Flecken dar-
stellen (Abb. 2.7). Bewegen sich die Streuzentren, wie beispielsweise flieRende
Erythrozyten, entstehen im Speckle-Muster Fluktuationen, die zu einer Reduktion des
Speckle-Kontrasts filhren [20]. Durch Kontrastbestimmung eines einzelnen Speckles oder
zeitliche Integration und Korrelation mehrerer Messungen kann auf die FlieRgeschwindigkeit
der sich bewegenden Partikel geschlossen werden (Laser Speckle Imaging, LSI)
[11,19,20,52]. Verschiedene technisch weiterentwickelte Varianten der Speckle-Methode
wurden zur Darstellung der Durchblutung der oberflachlichen Haut [22,52,58,197], der Retina
[21,132,143,222], des Gehirns [44,203] und von Tumorgeweben [112] erfolgreich

angewendet.
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0 mm/s

Abb. 2.7: Laser Spekle Imaging (LSI) eines in vitro- Zahnmodells, bei dem ein durch das
Pulpenkavum gefiihrter Tygon-Schlauch mit einer Intralipidlésung durchstrémt
wurde; Specklemuster dargestellt fur die FlieRgeschwindigkeiten 0 mm/s
sowie fur 0,34 mm/s; unverandert ibernommen aus [201]

Stoianovici et al. [201] wendeten die LSI erstmals zur in vitro-Messung einer simulierten Pul-
padurchblutung am Zahnmodell an. Die Messungen wurden an neun extrahierten und mit
einer Intralipidlésung durchstrémten Frontzdhnen in Transmission (Abb. 2.7) und
Ruckstreuung, sowie unter verschiedenen Einstrahlwinkeln eines Ne-He-Lasers (632,8 nm)
durchgefuhrt. In Transmission konnte stehende von flieRender Flissigkeit qualitativ, jedoch
nicht quantitativ unterschieden werden. Messungen in Rickstreuung blieben erfolglos.
Verschiedene Einstrahlwinkel von 90 ° bis 45 ° zur Zahnoberflache zeigten keinen Einfluss
auf die gemessenen Speckle-Flusswerte. Dick et al. [40] untersuchten anhand theoretischer
Modellrechnungen und in vivo-Messungen die Tauglichkeit der LSI-Methode zur Detektion
von Blutflusssignalen am Zahn tUber die Messung der Specklesignale eines Ne-He-Lasers in
Ruckstreuung. Trotz des theoretisch minimalen Anteils der blutflussabhangigen
Fluktuationen am Gesamtsignal konnten sie in vivo Veradnderungen diverser
Speckleparameter vor, direkt nach und zwei Stunden nach Lokalanasthesie an Zahnen von

12 Patienten sowie parallel zur Fillungslegung an 10 Probanden messen.
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2.4.6 Ultraschall

Schallwellen sind im Gegensatz zu Lichtwellen mechanische Wellen, die sich als Teilchen-
schwingung in Medien ausbreiten. Als Ultraschall werden Wellen im nicht hérbaren Fre-
quenzbereich Uber 20 kHz bezeichnet [37,187]. Klinisch wird Ultraschall in der Zahnmedizin
bisher therapeutisch, beispielsweise in der Endodontie oder zur Plaque- und Kariesentfer-

nung, genutzt [31,63,114,213].

Zur Bildgebung werden piezoelektrische Gerate genutzt. Sie enthalten Piezokeramikschei-
ben, die sich unter elektrischer Spannung verformen und Ultraschallwellen im MHz-Bereich
erzeugen. Wird die Keramik durch eintreffende Wellen deformiert, entsteht umgekehrt eine
elektrische Spannung. Der Schallkopf kann somit sowohl zur Wellenemission als auch zur
Detektion genutzt werden. Als mdégliche Anwendungen wurden Schmelzdickenmessungen

und die Detektion von Schmelzfrakturen und Karies beschrieben [63,130,193].

Analog zur LDF kdénnen Uber den Dopplereffekt bei Ultraschallmessungen, durch die Fre-
quenzverschiebung reflektierter Wellen, Teilchenbewegungen, wie z.B. Blutfluss, detektiert
werden. Diese Methode wird als Ultrasonic Flowmetry (UFM) bezeichnet [130,163,193].
Yoon et al. [223] detektierten in einer in vivo-Untersuchung mittels UFM an 15 vitalen
Frontzahnen gepulste Signale und jeweils an den kontralateralen, wurzelgefillten Zahnen
ungepulste, lineare Signale. In einer weiteren Studie [224] beobachteten sie zudem eine Re-
duktion der gemessenen Blutflusswerte um bis zu 83 % nach Applikation eines Lokalanas-
thetikums mit Epinephrinzusatz an 18 Patienten in vivo. Cho und Park [32] schilderten in
einem Fallbericht drei Patientenfélle, in denen posttraumatisch durch EPT und Kalteapplika-
tion am Frontzahn keine Vitalitdt nachgewiesen werden konnte, die UFM jedoch pulssyn-
chrone Signale zeigte. In zwei Fallen bestatigte eine ricklaufige Verfarbung der getesteten
Zahne die Vitalitat, eine Verifizierung der Vitalitdt des dritten Zahnes wurde nicht durchge-

fuhrt.

Da fir die Ultraschallwellenausbreitung dhnliche GesetzmalRigkeiten wie fir die Ausbreitung
von Lichtwellen gelten, muss auch hier die Beeinflussung des Signals durch zahnumge-
bende Strukturen diskutiert werden. Yoon et al. [223] vermuteten hier die Ursache fir falsch
positive Ergebnisse an avitalen Zahnen. Systematische Untersuchungen des Einflusses der
Durchblutung zahnumgebender Gewebe auf Ultraschallmessungen konnten jedoch nicht
gefunden werden.
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2.4.7 Weitere experimentelle Methoden der nicht invasiven Blutflussmessung

Um Partikelbewegungen in tieferen Gewebeschichten als mit der LDF zu messen,
entwickelte die Arbeitsgruppe um Ginsler und Maret [41,42,92,119] auf Basis der
dynamischen Vielfachstreuung von koharentem Licht (Diffusing Wave Spectroscopy, DWS)
ein Gerat zur nicht invasiven Echtzeit-Detektion der Gehirnperfusion durch die intakte
Schadelkalotte hindurch, mittels Nahinfrarot-Laserlicht. Bei dieser Methode wird ein Speckle-
Muster auf einer hoch empfindlichen Lawinen-Photodiode abgebildet und per Korrelation und
zeitlicher Integration die durch Erythrozytenbewegungen verursachten Fluktuationen im
Speckle-Muster in Blutflusswerte umgerechnet. Eine nach dem erfolgreichen in vivo-
Nachweis pulssynchroner Signale [119] entwickelte Versuchsanordnung wurde an
Probanden untersucht, die auf Fingeribungen [117,118] und visuelle Stimulation
[91,118,120] mit gesteigerter Perfusion der spezifischen Hirnareale reagierten. In in vitro-
Untersuchungen am Schweinenieren-Modell belegten die Autoren, dass ihre gemessenen
Signale durch Erythrozytenbewegungen verursacht wurden und vermuteten, dass mit der
beschriebenen Methode auch Blutflussmessungen in anderen mikrovaskularisierten

Geweben moglich sind [152]. Untersuchungen an Zahnen wurden nicht beschrieben.

Weitere Methoden zur nicht invasiven Blutflussbestimmung basieren auf komplexen physika-
lischen Effekten mit Kombinationen von Ultraschall- und Lichtwellen. Uber den akustoopti-
schen Effekt ist eine gezielte Frequenzanderung und Markierung transmittierter Lichtwellen
durch Ultraschallwellen im zu untersuchenden Medium mdglich. Das entstehende Speckle-
Interferenzmuster kann anschlielend selektiv im markierten Frequenzbereich analysiert
werden, wodurch im Vergleich zu den in den Kapiteln 2.4.1 bis 2.4.6 beschriebenen Metho-
den eine ortliche Auflésung moglich wird. Diese Methode (Ultrasound modulated diffused
Light bzw. Ultrasonic Tagging of Light, UTL) wurde erfolgreich in vitro [11,129,173,181] und
in vivo [192] zur Messung der zerebralen Durchblutung genutzt und im Rahmen unserer
DFG-Projektgruppe (SCHM 386/3, GA 501/10, MO 2196/1) durch Hardt [72] am in vitro-

Modell erstmals zur Blutflussmessung an Zahnen untersucht.

Uber den photoakustischen Effekt kénnen durch hochfrequent gepulstes Laserlicht Ultra-
schallwellen an Grenzflachen in Medien erzeugt werden. Mehrere Studien untersuchten mit
dieser Methode die Mdglichkeit der Darstellung der Zahnhartsubstanzschichten und der

Pulpa [16,45,46,121,122,176,215]. Durch zusatzliche messtechnische Berlcksichtigung der
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Doppler-Frequenzverschiebung (Photoacoustic Doppler, PAD) kénnen Erythrozytenbewe-
gungen in BlutgefaBen ortsaufgelost detektiert werden, wie entsprechende in vitro-
[23,217,221] und in vivo-Studien am Mauseohr und Hihnerembryo [30,172,219,220] zeigten,

bisher jedoch noch nicht in Pulpagefafien.

2.5 Bisherige Ergebnisse unserer Forschungsgruppe

Innerhalb unserer DFG-Projektgruppe an der Universitdt Regensburg (SCHM 386/3,
GA 501/10, MO 2196/1) fuhrte Klingebiel [109] erste in vitro-Untersuchungen an einem
Kuivetten-Modell mit einem kommerziell erhéltlichen LDF-Gerat durch. Die ermittelten Werte
zeigten eine direkte Abhangigkeit von der FlieRgeschwindigkeit und Verdiinnung des
verwendeten leukozytendepletierten Erythrozytenkonzentrates. Den Grundstein fir die
aktuellen Untersuchungen legte Niklas [150] mit PPG-Messungen an einem Modell mit
extrahiertem, humanem Molaren, der Uber eine Schlauchpumpe mit unterschiedlichen
Medien pulsierend ,durchblutet® wurde. Mit Erythrozytenkonzentraten unterschiedlicher
Verdinnung und einer Algensuspension konnten Uber eine eigens entwickelte
Messapparatur modulierende PPG-Signale aufgezeichnet werden, jedoch nicht mit den
Medien Luft und destilliertes Wasser. Seine Transmissionsmessungen im Terahertz-
Frequenzbereich an Zahnen und einem Erythrozytenkonzentrat deuteten auf die Eignung
von Licht im sichtbaren und Nahinfrarotbereich hin. Die Umsetzung einer Messanordnung
mit LEDs unterschiedlicher Wellenlange, deren Licht Gber einen Lichtwellenleiter eingestrahit
wurde, realisierte anschlieRend Jaeger [76]. Er detektierte die groRten Spannungsamplituden
(AU-Werte) bei einer Wellenldnge von 625 nm, empfahl jedoch bereinstimmend mit Niklas
auch die Messwellenldnge 940 nm fir weitere Untersuchungen zu bericksichtigen. Zudem
zeigte er, dass sowohl mit einem elastischen als auch einem starren, pulsierend
durchstromten Rd&hrchen pulssynchron modulierende PPG-Signale messbar waren. An
einem weiterentwickelten Molarenmodell mit separater Zahn- und Gingivadurchblutung
belegte Jaeger den Einfluss der Gingivadurchblutung auf die am Zahn gemessenen PPG-
Signale in vitro, der auch Ulber eine Abschirmung per Alufolie nicht ausreichend eliminiert
werden konnte. Auch diverse weitere Abschirmmaterialien reduzierten den Einfluss der
Gingiva nur unzureichend, wie Brandt [18] zeigte. In mehreren Versuchsreihen mit
unterschiedlich vorbehandelten Erythrozytenpraparaten konnte er belegen, dass zur

Messung von PPG-Signalen intakte Erythrozyten oder die Zellkdrper lysierter Erythrozyten
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im Testmedium notwendig sind. Erythrozytenprdparate ohne korpuskulare Bestandteile
zeigten keine pulssynchron modulierenden Signale. Fir weiterfihrende Studien zur
Vorbereitung eventueller Jjn vivo-Messungen regte Brandt eine Anpassung der
Durchblutungsrate des Zahn-Gingiva-Modells an physiologische GréRenordnungen an.
Parallel zur vorliegenden Arbeit fihrte Hardt [72] Ultraschalluntersuchungen sowie
Untersuchungen unter Verwendung des photoakustischen Effekts zur Detektion von

Erythrozytenbewegungen an einem in vitro-Zahnmodell durch.

Im Rahmen ihrer Masterarbeit [190], die ebenfalls innerhalb der genannten DFG-Projekt-
gruppe entstand, entwickelte Schulz ein neues, speziell auf den vorhandenen Versuchsauf-
bau abgestimmtes Messsystem aus mehreren Messkomponenten, das zusammen mit dem
Autoren der vorliegenden Arbeit erprobt und weiter verfeinert wurde. Teile der in den folgen-
den Kapiteln dargelegten Untersuchungen finden sich dementsprechend in der Arbeit von
Schulz [190] wieder. Die in unserer Arbeitsgruppe gewonnenen Ergebnisse wurden zudem in

weiteren Publikationen veroéffentlicht [79,151,191].
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3. Fragestellung

Die Literatur belegt die grundsatzliche Eignung auf Licht basierender Methoden, wie der
Photoplethysmographie (PPG), zur Detektion blutflussabhangiger Signale am Zahn, jedoch
nicht deren ausschlieRliche Entstehung in der Zahnpulpa. Auch die Entstehungsweise der
PPG-Signale ist weder eindeutig noch endgiiltig geklart. Im Rahmen bereits verdffentlichter
Arbeiten unserer DFG-Projektgruppe (SCHM 386/3, GA 501/10, MO 2196/1) gelang es, das
Konzept eines modularen Versuchsaufbaus zur Simulation eines Zahnes mit Gingiva und
deren jeweils separater Durchblutung zu etablieren. Es konnte ein fir PPG-Messungen ge-
eigneter Messwellenlangenbereich ermittelt und gezeigt werden, dass fir den Erhalt puls-
synchron modulierender Signale eine Durchblutung mit intakten Zellen oder Zellfragmenten,
jedoch kein flexibles Blutgefal notwendig ist. Dartiber hinaus konnte erstmals in vitro gezeigt
werden, dass die simulierte Durchblutung zahnumgebender Gewebe am Zahn gemessene
PPG-Signale beeinflussen kann. Durchblutungsmengen und GefaligréRen der verwendeten

in vitro-Modelle lagen jedoch aullerhalb physiologischer in vivo-GréRenordnungen.

Basierend auf den bisherigen Ergebnissen unserer Projektgruppe, wurden in der vorliegen-
den in vitro-Studie in den folgenden Arbeitsteilen die fir PPG-Messungen notwendigen Blut-
flussbedingungen untersucht sowie ein neuer Versuchsaufbau mit reduzierter Blutflussrate

entwickelt und etabliert:

1. Integration und Evaluation technisch weiterentwickelter und individuell angefertigter
Messkomponenten, um die SignalgréfRe und den Signal-Rausch-Abstand des Wech-

selspannungsanteils der PPG-Signale zu vergrélern.

2. Messungen unter unterschiedlichen Blutflussbedingungen, um weitere Signalquellen
neben der simulierten Durchblutung von Zahn und Gingiva auszuschlieRen und weitere

Erkenntnisse Uber die Entstehung der PPG-Signale erhalten zu kénnen.

3. Entwicklung eines in vitro-Modells mit Glaspulpa, das die Simulation physiologischer

Blutflussraten der Zahnpulpa und der Gingiva ermdglicht.

4. Untersuchung des Einflusses der simulierten Gingivadurchblutung sowie
unterschiedlicher Blutflussbedingungen auf am Zahn gemessene PPG-Signale am

Glaspulpamodell.
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4. Material und Methode

4.1. Versuchsaufbau fiir das Zahn-Gingiva-Modell

Die Untersuchungen am Zahn-Gingiva-Modell wurden am von Brandt [18] zunachst unveran-
dert Gbernommenen Versuchsaufbau durchgefiihrt. Die Messkomponenten der ersten Gene-
ration wurden sukzessive durch neue Komponenten, den Komponenten der zweiten
Generation, von Schulz [190] ersetzt. Dies war durch den modularen Aufbau des Versuchs
maoglich, der in den Abb. 4.1 und 4.2 schematisch dargestellt ist und in den folgenden

Kapiteln naher beschrieben wird.

B,

@ =§

Abb. 4.1: Schematischer Versuchsaufbau (hier mit den Messkomponenten der ersten
Generation dargestellt):
(1) Zahn-Gingiva-Modell; (2) Schlauchpumpen fur gepulsten Blutfluss; (3)
Lichtquelle, bestehend aus Spannungsquelle (3a), LED-Modul (3b) und
Lichtleiter (3c, gelb); (4) Messkomponenten, bestehend aus Fotosensor (4a),
Photoplethysmograph (4b), Interface (4c) und PC mit Laborsoftware (4d);
(5) am Interface angeschlossene Drucksensoren, (6) Erythrozytenkonzentrat

Lichtleiter + Modell

:EE ——> Photosensor —> Photoplethysmograph ——> Interface —> PC-Software

Abb. 4.2: Modularer Aufbau des Messsystems zur Detektion und Verarbeitung des
durch das Modell transmittierten Lichts
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4.1.1 Zahn-Gingiva-Modell, Kreislaufsystem und Lichtquelle

Zur Simulation eines Zahns mit separater Zahn- und Gingiva-Durchblutung wurde das von
Jaeger [88] entwickelte und auch von Brandt [18] genutzte Zahn-Gingiva-Modell
weiterverwendet. Grundlage war ein humaner karies- und fillungsfreier Unterkiefermolar, der
in vertikaler Richtung durchbohrt und in den eine Glaskapillare eingesetzt wurde. Der Kunst-
stoffsockel zur Simulation der zahnumgebenden Gewebe konnte separat durchblutet
werden, so dass sich die in Abb. 4.3 gezeigten Durchblutungsmodi ,Zahn* (Z), ,Gingiva“ (G)
und ,Zahn und Gingiva“ (ZG) ergaben.

a b c d

Abb. 4.3: Zahn-Gingiva-Modell mit eingesetzter Kapillare, dargestellt in den
Durchblutungsmodi (a) undurchblutet, (b) nur Zahn, (¢) nur Gingiva sowie (d)
Zahn und Gingiva durchblutet.

Wahrend der Versuche wurde das Modell in eine zweiteilige Modellklammer eingesetzt
(Eigenbau Jaeger [88]), die eine reproduzierbare Positionierung des Modells und die
Abschirmung gegen auflere Lichteinflisse sicherstellte. Gleichzeitig schitzte die auf diese
Weise geschaffene feuchte Kammer den Versuchszahn gegen Austrocknung wahrend der
Versuchsdurchfiihrung. Der in der Lichtleiterhalfte der Modellklammer fixierte Lichtwellenlei-
ter strahlte das Licht auf Ho6he des groliten Umfangs der Zahnkrone ein. Sensorseitig wur-
den zwei baugleiche Klammerhalften mit jeweils unterschiedlichen Fotosensoren ausgestat-
tet, die in den Kapiteln 4.1.3 und 4.1.4 naher beschrieben werden. Die Sensoren wurden so
positioniert, dass sie das auf der Gegenseite des Versuchszahns austretende Licht ebenfalls
auf Hohe des Zahnaquators erfassten. Abb. 4.4 zeigt das Zahn-Gingiva-Modell beim

Einsetzen in die Modellklammer.
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a N b

Abb. 4.4: Zahn-Gingiva-Modell mit angeschlossenen zu- und abflihrenden Schlduchen,
beim Einsetzen in die sensorseitige Klammerhalfte (a) und nur mit
zufihrenden Schlduchen beim Verschluss der Modellklammer mit der
lichtleiterseitigen Klammerhalfte (b)

Zur Erzeugung eines gepulsten Blutflusses wurden zwei Schlauchpumpen mit 2-Rollen-
Rotoren (ISMATEC Ecoline VC-280, ISM1078B; Seriennr. 211837-7 und 211837-8; IDEX
Health & Science, Deutschland) verwendet und jeweils dem Zahn- bzw. Gingivakreislauf
durch Beschriftung fest zugeordnet. Fir die Blutkreisldufe wurde ein Tygon-Silikon-Schlauch
(Tygon T3303-23; LOT: 645214; Innendurchmesser: 2,4mm; Wandstarke: 1,6mm; Saint-
Gobain Performance Plastics, Frankreich) verwendet. Zur Kontrolle der Driicke wurden per
T-Schlauchverbinder (Nr. 70459; Kartell, Italien) im Zahn- und Gingivakreislauf je ein Druck-
sensor (Nr. 40PC015G1A; Seriennr. 2317800100 und 2317800174 Honeywell International
Inc., USA) vor dem Zahn-Gingiva-Modell angeschlossen. Der Aufbau der Kreisldufe ist

schematisch in Abb. 4.1 gezeigt.

Fur die Untersuchungen am Zahn-Gingiva-Modell liefen beide Schlauchpumpen mit der am
Potenziometer der Pumpen eingestellten Geschwindigkeitsstufe 09 (Prozent der Maximalge-
schwindigkeit). Mit den eingesetzten 2-Rollen-Rotoren erzeugten die Schlauchpumpen bei
dieser Geschwindigkeitsstufe je Kreislauf einen Durchfluss von 23,4 ml/min mit einer Puls-
frequenz von 1Hz. Die Pumpen liefen um eine halbe Periodendauer versetzt, um Zahn- und

Gingiva-Signale differenzieren zu kénnen.

Als Lichtquelle diente das von Jaeger [88] angefertigte LED-Lichtmodul, dessen Hochleis-

tungs-LEDs mit einer Lichtwellenlange von 625 nm (Teilenummer LR W5SM; Golden Dragon
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LED; OSRAM, Deutschland) und 940 nm (Teilenummer SFH 4231; Golden Dragon LED;
OSRAM, Deutschland) verwendet wurden. Ein externes Gleichspannungsnetzgerat (Voltcraft
Labornetzgerat DIGI 35, Conrad Electronic SE, Deutschland) tGbernahm die Spannungsver-

sorgung des Lichtmoduls.

Das emittierte Licht der LEDs wurde mit einem im Vergleich zu den vorangegangenen Ar-
beiten Uberarbeiteten Lichtleiter (Spezialanfertigung; Leoni Fiber Optics, Deutschland) zum
Zahn-Gingiva-Modell Gbertragen. Er verfligte Uber eine verstarkte Ummantelung mit verbes-
serter Zugentlastung und Biegefestigkeit. Der lichtleitende Kern wurde nicht verandert. Fir
detailliertere Ausflihrungen zu den genannten Versuchskomponenten wird auf die Arbeiten

von Jaeger [88] und Brandt [18] verwiesen.

4.1.2 Messkomponenten der ersten Generation

Die Messkomponenten der ersten Generation erfassten das durch das Modell transmittierte
Licht mit einer Silizium-Pin-Fotodiode (SFH229; Siemens, Deutschland) fur Lichtwellenlan-
gen im sichtbaren bis angrenzenden Infrarot-Bereich (380-1100 nm) mit spharischer Sensor-
oberflache [232], die das auftreffende Licht abhangig von dessen Intensitat in einen Dioden-

strom umwandelte.

Der von Niklas [150] entwickelte Photoplethysmograph 1 (PPG 1) wandelte den Diodenstrom
Uber einen Transimpedanzverstarker mit Wandlungsfaktor 10% V/A in ein Spannungssignal
um und verstarkte und tiefpassfilterte dieses nochmals. Die Gesamtverstarkung im PPG 1
betrug 10°. Zur Kontrolle der Gleichspannungskomponente des Spannungssignals wurde am
PPG 1 ein Multimeter-Messgerat (Standard) angeschlossen. Das von Schulz [190]

Ubernommene Blockschaltbild des PPG 1 ist in Abb. 4.5 dargestelit.
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Abb. 4.5: Blockschaltbild des Photoplethysmographen von Niklas [150] (PPG 1) (blau
umrandet) mit dem nachgeschaltetem 12 bit-Science Workshop-Interface;
unverandert ibernommen aus [190]

Das analoge Spannungssignal und die Signale der Drucksensoren wurde mit einem 12 bit-
Analog/Digital-Wandler-Interface (Science Workshop 500 Interface, CI-6400; Pasco
Scientific; USA) ohne weitere Verstarkung oder Filterung in ein digitales Signal umgewan-
delt. Alle Signale wurden mit der zugehérigen PC-Software (DataStudio, Version 1.9.8r10;
Pasco Scientific; USA) ausgelesen. Diese zeichnete das Spannungssignal sowie die gemes-
senen Dricke im Zahn- und Gingiva-Kreislauf auf und ermdglichte die Auswertung der

Spannungs- und Druckkurven.

4.1.3 Messkomponenten der zweiten Generation

Die Messkomponenten der zweiten Generation erfassten das durch das Modell transmittierte
Licht Gber eine monolithische Fotodiode mit planer Oberflache (OPT101PG4, Nr. 665-8759;
LOT: 22312995; Burr-Brown Products from Texas Instruments, USA). Der im Sensorchip
integrierte Transimpedanzverstarker mit einem Wandlungsfaktor von 10 V/A erzeugte als

Ausgangssignal des 8 Pin-Sensorchips direkt ein Spannungssignal.

Zur Verstarkung und Filterung des Signals wurde von Frau Irene Schulz (Master of Science,
Fakultdt Elektro- und Informationstechnik, OTH Regensburg) speziell fir diesen

Versuchsaufbau ein neuer Photoplethysmograph (PPG 2) entworfen und hergestellt und
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individuelle Mess- und Leseprogramme Uber die Labor-Software LabView (LabView 2012,
Version 12.0f3 (32bit); National Instruments, USA) programmiert. Fur detailliertere

Informationen wird auf die zugehérige Masterarbeit [190] verwiesen.

An den PPG 2 konnten sowohl der Sensor SFH229 als auch der Sensor OPT101 an sepa-
raten Eingédngen angeschlossen werden. Bei Verwendung des OPT101 wurde dessen Tran-
simpedanzverstarker Uber das Netzteil des PPG 2 mit einer Spannung von 15V versorgt.
Am Eingang des SFH229 am PPG 2 wurde ein Transimpedanzverstarker mit einem Wand-
lungsfaktor von 108 vorgeschaltet, der dem Verstarkungsfaktor des Transimpedanz-
verstarkers des OPT101 entsprach. AnschlieRend wurde das Signal beider Sensoren lber
mehrere Hochpass- und Tiefpassfilter sowie zwei Verstarker analog weiterverarbeitet. Die
Verstarker konnten separat tber zwei Wahlschalter am PPG 2 auf die Werte 1 -5 - 10 - 20
— 50 - 100 eingestellt und so die Gesamtverstarkung des Spannungssignals variiert werden.
Fir alle Untersuchungen wurde am Verstarker 1 (A1 in Abb. 4.6) der Verstarkungsfaktor 50
gewahlt, am Verstarker 2 (A2 in Abb. 4.6) der Faktor 20. Damit resultierte fur beide
Fotosensoren eine Gesamtverstarkung um den Faktor 10% der dem festen
Gesamtverstarkungsfaktor der Messkomponenten der ersten Generation entsprach und
einen Vergleich der Ergebnisse ermoéglichte. Das von Schulz [190] Ubernommene

Blockschaltbild des PPG 2 ist in Abb. 4.6 dargestellt.
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Abb. 4.6: Blockschaltbild des Photoplethysmographen 2 (PPG 2) (blau umrandet) mit
Verstarker 1 (A1), Verstarker 2 (A2), baulich integriertem 14 bit-Interface und
der LabView-PC-Software (rot umrandet); unverandert ibernommen aus [190]

Zur Digitalisierung des Signals wurde in den PPG 2 ein 14 bit-Interface baulich integriert, das
auch separat genutzt werden konnte und somit die Auslesung des Ausgangssignals des
PPG 1 erlaubte. Auch die Drucksensoren wurden an das Interface des PPG 2 angeschlos-
sen und alle digitalen Ausgangssignale, bestehend aus Spannungssignal und Drucksignalen
von Zahn- und Gingivakreislauf, an die LabView PC-Software weitergeleitet. Uber eine
Lemo-Buchse konnte per Multimeter (Standard) der Gleichspannungsanteil des Spannungs-
signals ausgelesen und kontrolliert werden, standardmaflig wurde dieser jedoch ebenfalls

digitalisiert und Uber die Software ausgelesen.

Das mit LabView erstellte Messprogramm war darauf programmiert, das eingespeiste Span-
nungssignal digital Gber einen virtuellen Tiefpassfilter mit einstellbarer Filterordnung und Fil-
tergrenzfrequenz zu filtern (Abb.4.6). Fir alle Untersuchungen wurden ein Filter 8. Ordnung
und eine Grenzfrequenz von 8 Hz gewahlt. Das Spannungssignal und die beiden Drucksig-
nale wurden getrennt als Graphen dargestellt und nach Beendigung jeder Messung automa-
tisch zusammen mit den in die Programmmaske eingegebenen Versuchsparametern als
CSV-Datei abgespeichert. Abb. 4.7 zeigt die Bedienoberflaiche des LabView-Messpro-

gramms.
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Abb. 4.7: Bedienoberflache des LabView-Messprogramms:
(1) Fenster zur Darstellung des Spannungssignals; (2) Fenster zur Darstellung
der Drucksignale; (3) Gleichspannungsanteil Uy, des Spannungssignals;
(4) wahlbare Filterordnung (hier 8. Ordnung) und Filtergrenzfrequenz in Hz
(hier 8 Hz) und ermittelte Frequenz des Spannungssignals; (5) Eingabefelder
fur Versuchsbezeichnung und -parameter; (6) Bedienfeld fir die automatische
Markierung lokaler Maxima und Minima

Fur die vom Messprogramm abgespeicherten CSV-Dateien wurde ein eigenes Lesepro-
gramm erstellt, das in Abb. 4.8 gezeigt ist. Es diente lediglich der Darstellung der Signale
und der abgespeicherten Versuchsinformationen zur manuellen Auswertung des Span-

nungssignals ((1) in Abb. 4.8).

Zur technischen Uberpriifung des PPG 2 und der LabView-Programmierungen waren zuvor
samtliche Einstellmdglichkeiten der Verstarker 1 und 2 am PPG 2 bei den Messwellenlangen
625 nm und 940 nm getestet worden. Die Signalgraphen wurden in einem Prifprotokoll

festgehalten (Anhang 8.1).
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Abb. 4.8: Bedienoberflache des LabView-Leseprogramms:
(1) Spannungssignal; (2) Drucksignale (Zahn blau, Gingiva rot);
(3) Gleichspannungsanteil Uo (hier 0,569 V), Filterordnung (hier 8. Ordnung)
und Filtergrenzfrequenz in Hz (hier 8 Hz); (4) Bedienfeld fir den Graphen des
Spannungssignals; (5) Bedienfeld fur die Graphen der Drucksignale

4.1.4 Vorbereitung der Erythrozytenkonzentrate

In Kontinuitdt zu den vorangegangenen Arbeiten von Klingebiel [109], Niklas [150], Jaeger
[88] und Brandt [18] wurde die Methode zur Vorbereitung der Erythrozytenkonzentrate (EK)
beibehalten. Die Blutkonserven mit leukozytendepletiertem, humanem Erythrozytenkonzent-
rat stammten aus der Blutbank des Universitatsklinikums Regensburg. Das auf den Konser-
ven angegebene, spateste Datum fir die Patientenanwendung wurde maximal um eine
Woche Uberschritten. Die Blutgruppen richteten sich nach der aktuellen Verfligbarkeit. Um
Aggregations- und Alterungsprozesse sowie mechanische Belastungen der Erythrozyten zu
minimieren, wurden die verwendeten Konzentrate mit Synperonic F68 (CAS [9003-11-6],
LOT 070431, Serva Electrophoresis, Deutschland) versetzt und als 0,1 %ige Synperonic-
Erythrozytenkonzentrat-Lé6sung in  60ml bzw. 80 ml-Portionen in 100 ml-Labor-
Schraubglasern (Standard) in den Messaufbau eingebracht. Die Erythrozytenzahl jedes

Erythrozytenkonzentrats wurde am Durchlichtmikroskop mit einer Auszdhlkammer (Typ
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Neubauer

Tab. 4.1:

Improved, Tiefe 0,1 mm, Kleinstquadratflache 0,0025 mm?2, Optik Labor,

Deutschland) bestimmt. Die Werte sind in Tabelle 4.1 zusammengefasst.

Versuch Erythrozytenzahl vgl. Kapitel

pro pl EK

Zahn-Gingiva-Modell

Technische Uberpriifung 4,47x108 4.1.3

Vergleich der Messkomponenten 5,65x108 4.2

Ohne Blutfluss 5,65x108 4.3.1

Abschaltversuche 5,65x108 4.3.2

Konstanter, ungepulster Blutfluss 5,16x108 4.3.3

Glaspulpa-Modell

Blutfluss gepulst mit EK 16 4,77x1068 4.5

Blutfluss gepulst mit EK 17 5,27x108 4.5

Abschaltversuche 5,27x108 4.6

Erythrozytenzahlen der fir die jeweiligen Versuchsreihen verwendeten

Erythrozytenkonzentrate; nahere Versuchsbeschreibung in den angegebenen

Kapiteln

4.1.5 Versuchsbedingungen

Alle Versuche wurden unter folgenden Bedingungen durchgefihrt:

- Im Versuchsraum wurden die Beleuchtung abgeschaltet und die Vorhdnge zugezogen,

um Einflisse durch Umgebungslicht zu reduzieren.

- Die Umgebungstemperatur im Versuchsraum wurde auf 22 - 24 °C reguliert. Zu diesem

Zweck wurde eine Klimaanlage installiert.

- Alle Messungen einer Versuchsreihe mussten an einem Tag und mit dem

Erythrozytenkonzentrat aus einer Blutkonserve durchgefiihrt werden. Jede der 60 ml

bzw. 80 ml grol’en Portionen eines Erythrozytenkonzentrates durfte fir maximal

30 Einzelmessungen verwendet werden, héchstens jedoch 2 Stunden lang.
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- Zwischen jeder Messung einer Stichprobe wurden der Lichtleiter ab- und wieder einge-
steckt, die Blutkreislaufe durchgespiilt und das Schraubglas mit Erythrozytenkonzentrat
(zur Minimierung von Blutsenkungseffekten) aufgeschuttelt. Vor der ndchsten Messung
wurde bei Verwendung des Sensors OPT101 eine Vorlaufzeit von 1 min eingehalten,

bei Messungen mit dem Sensor SFH229 2 min.

- Zur quantitativen Auswertung wurden bei jedem Versuch die Spannungs- und
Drucksignale von funf Stichproben aufgezeichnet. Zusatzlich wurden bei jeder Einzel-
messung die Raumtemperatur und der Gleichspannungsanteil Uy des Spannungssig-

nals ermittelt.

- Bei nicht-quantitativer Auswertung wurden PNG-Dateien der Spannungs- und

Drucksignale erstellt, die den Verlauf der Signale grafisch darstellten.

Das vollstandige Protokoll fir Versuchsdurchfiihrungen und Messungen ist im Anhang unter

8.2 beigefiigt.

4.2 Untersuchungen am Zahn-Gingiva-Modell zum Vergleich der Messkompo-

nenten der ersten und zweiten Generation

Fur den Vergleich der Messkomponenten der ersten Generation mit den Messkomponenten
der zweiten Generation wurden Messungen mit beiden Messaufbauten sowie Zwischenkom-
binationen durchgefiihrt. Auf Grund des modularen Aufbaus der Versuchsanordnung war es
mdglich, Komponenten mit gleicher Funktion (Abb. 4.9) sukzessive auszutauschen und ver-
schiedene Kombinationen (Tab. 4.2) bei sonst unverandertem Versuchsaufbau zur Messung

des Spannungssignals am Zahn-Gingiva-Modell einzusetzen.
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= —> Photosensor  —> Photopulsograph ——> Interface —> PC-Software

+ Datastudio

2. Generation OPT101 + LabView

Integriert in PPG2

Abb. 4.9: Modularer Aufbau der Messapparatur: untereinander dargestellte Gerate
erfilllen gleiche Funktionen und kénnen gegeneinander ausgetauscht werden;
beide Interfaces konnten jeweils nur mit der zugehdrigen PC-Software
ausgelesen werden (vgl. Abb. 4.1 und 4.2)

Kombination = Messkomponenten

| SFH229  — PPG1 — ScienceWorkshop ——  DataStudio
1 SFH229  — PPG1 — PPG2 —  LabView
M SFH229  — PPG2 PPG2 —  LlabView
v OPT101 1 PPG2 1 PPG2 1 LabView

Tab. 4.2: Technisch umsetzbare Kombinationen der Messkomponenten der ersten und
zweiten Generation

Zusatzlich wurden wie in den vorangegangenen Arbeiten [18,88,151] die beiden
Lichtwellenldngen 625nm (rot) und 940nm (infrarot) sowie die Durchblutungsmodi ,Zahn und
Gingiva“ (ZG), ,nur Zahn“ (Z) und ,nur Gingiva“ (G) als Parameter in die Versuche aufge-
nommen. So konnten zuerst mit der Kombination | die Ergebnisse von Brandt [18] reprodu-
ziert und anschlieRend mit den Kombinationen Il bis IV schrittweise die neuen Messkompo-

nenten eingesetzt werden.
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Fir die Kombinationen | bis Ill wurde das LED-Modul in Ubereinstimmung mit der Arbeit von
Brandt [18] mit einer an der Spannungsquelle des LED-Moduls (3a in Abb. 4.1) eingestellten
Lampenstromstarke von I = 0,5 A betrieben. Fur die Kombination IV musste der Lampen-

strom auf 0,1 A reduziert werden, um ein Ubersteuern des Sensors zu vermeiden.

Die Messungen wurden unter den in Kapitel 4.1.5 beschrieben Bedingungen durchgefiihrt.
Fir jede Kombination wurden 5 Messungen mit 10 sec Messdauer aufgezeichnet, abgespei-
chert und anschlieiend nach der in Kapitel 4.7 erlauterten Methode ausgewertet. Messpa-

rameter war die Amplitude des Wechselspannungsanteils des Spannungssignals AU [V].

Nachdem gezeigt werden konnte, dass man mit den Messkomponenten der zweiten Gene-
ration (Kombination 1V) bei gleichen Bedingungen und reduziertem Lampenstrom gréRere
AU-Werte erhielt, wurden diese als neues Standardmesssystem fir alle nachfolgenden Un-

tersuchungen tbernommen und die Lampenstromstéarke von I. = 0,1 A beibehalten.

4.3 Untersuchungen am Zahn-Gingiva-Modell mit verschiedenen

Blutflussmustern

Zur Untersuchung der Abhangigkeit des Spannungssignals und AU von verschiedenen Blut-
flussmustern wurden Versuche ohne Blutfluss, mit Pumpenabschaltung wahrend der Mes-
sungen und mit konstantem, ungepulstem Blutfluss durchgefiihrt. Es wurde der im Kapitel
4.1 beschriebene Versuchsaufbau mit den Messkomponenten der zweiten Generation und
den in den Kapiteln 4.1.3 und 4.2 genannten Einstellungen verwendet. Weiterhin galten die

in Kapitel 4.1.5 genannten Bedingungen.

4.3.1 Untersuchungen ohne Blutfluss

Fir Messungen ohne Blutfluss wurden die Zahn- und Gingivakreislaufe mit Erythrozytenkon-
zentrat gefiillt, die Pumpen blieben jedoch abgeschaltet. Die Flielkgeschwindigkeit des Eryth-
rozytenkonzentrates lag somit bei 0 ml/min. Einziger Parameter war die Lichtwellenldnge des
eingestrahlten Lichts, die 625 nm (rot) bzw. 940 nm (infrarot) betrug. Fir beide Wellenlangen
wurden jeweils 3 Messungen zu je 10 sec vorgenommen und der Graph des Spannungssig-

nals jeder Stichprobe zur grafischen Auswertung als PNG-Bilddatei abgespeichert.
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4.3.2 Untersuchungen mit Pumpenabschaltung

Bei den Versuchen mit Pumpenabschaltung betrug die Messdauer 20 sec. Nach 10 sec wur-
den beide Schlauchpumpen abgeschaltet, die ohne Nachlaufen stoppten. Versuchsparame-
ter waren die Lichtwellenldnge (625 nm bzw. 940 nm) und der Durchblutungsmodus (Z, G
und ZG). Zur grafischen Auswertung wurden PNG-Dateien der Signalgraphen abgespei-

chert.

4.3.3 Untersuchungen mit konstantem, ungepulstem Blutfluss

Zur Erzeugung eines konstanten, ungepulsten Blutflusses wurden in den Versuchsaufbau
aus Kapitel 4.1 und Abb. 4.1 zwei 50 ml-Buretten (Silberbrand, Klasse B, seitlicher Ventil-
hahn; VWR-Artnr. 612-9966; Brand, Deutschland) integriert und der Zahn- und der

Gingivakreislauf wie in Abb. 4.10 schematisch dargestellt modifiziert.

90

e

& -

e is:
N

Abb. 4.10: Schematischer Versuchsaufbau flr konstanten, ungepulsten Blutfluss:
(1) 50 ml-Buretten (2) Schlauchpumpen; (3) Zahn-Gingiva-Modell; (4) PPG 2
mit integriertem Interface
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Der hydrostatische Druck der 60 cm hohen Flissigkeitssaule iber dem Zahn-Gingiva-Modell
erzeugte einen gleichmaRigen, ungepulsten Ausfluss des Erythrozytenkonzentrats aus den
Biretten. Die Birettenauslasse wurden Uber 15 cm lange Tygon-Schlduche (Tygon T3303-
23; LOT: 645214; Innendurchmesser: 2,4 mm; Wandstarke: 1,6 mm Saint-Gobain;
Performance Plastics, Frankreich) mit den Drucksensoranschlissen und diese wiederum mit
dem Zahn-Gingiva-Modell verbunden. Um ein Absinken des Fllssigkeitsspiegels in den
Blretten und damit einen abfallenden Druck wahrend der Messung zu verhindern, wurden
die Buretten im laufenden Versuch uUber die (fur diesen Fall umfunktionierten)
Schlauchpumpen kontinuierlich wiederbeflllt. Die in Kapitel 4.1.1 beschriebenen Tygon-
Pumpenschlduche wurden per Schlauchverbinder (Nr. 15674; Reichelt Chemietechnik,
Deutschland) mit einem 110 cm langen Silikonschlauch (VWR Silicone, Peroxide Tubing;
VWR-Artnr. 228-0700; LOT: 738585; Innendurchmesser: 1,0 mm; Wandstarke: 1,0 mm;
VWR International, Deutschland) verbunden. Dieser wurde bis zur 0 ml-Markierung in die
Biretten eingefiihrt und so mit einem Klebeband (Standard) fixiert, dass die Schlauchenden

an der Innenwand der Biretten anlagen. Der restliche Versuchsaufbau blieb unveréandert.

Fir den modifizierten Versuchsaufbau wurden 80 ml-Portionen des Erythrozyten-
konzentrates verwendet. Das EK-Volumen in den Bdiretten betrug konstant 17 ml. Die
Durchflussmenge betrug im Zahnkreislauf 15,5 ml/min, im Gingivakreislauf 15,0 ml/min.
Beide Werte entsprachen der jeweiligen Geschwindigkeitsstufe 06 der beiden Pumpen. Der
an den Drucksensoren gemessene hydrostatische Druck lag im Zahnkreislauf bei ca.
25 mmHg, im Gingivakreislauf bei ca. 10 - 15 mmHg. Versuchsparameter waren die
Lichtwellenlange (625 nm und 940 nm) und der Durchblutungsmodus (Z, G und ZG). Fir
jeden Versuch wurden Graphen der Spannungssignale von 5 Messungen zu je 10 sec

Messdauer zur nicht-quantitativen Analyse als PNG-Dateien abgespeichert.

4.4 Entwicklung des Versuchsaufbaus mit dem Glaspulpamodell

Fur Untersuchungen mit einer an in vivo-Werte angendherten Flussrate des Erythrozyten-
konzentrats wurde ein neues in vitro-Modell (Glaspulpamodell) entwickelt, das auch die
anatomischen Jjn vivo-GrélRenverhaltnisse moglichst exakt abbilden sollte. AnschlieRend

wurde der restliche Versuchsaufbau an die Anforderungen des Glaspulpamodells angepasst
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und neu angefertigt. Der grundsatzliche, schematische Aufbau der Versuchsanordnung, wie

er in Abb. 4.1 dargestellt ist, wurde beibehalten.

4.4.1 Entwicklung der Glaspulpa

Zur Herstellung des Glaspulpamodells wurde ein neuer, humaner, fillungs- und kariesfreier
Unterkiefermolar ausgewahlt, der zuvor in einer 0,5 %igen Chloramin-T-Ldsung gelagert
worden war. Nach der Modellherstellung erfolgte die weitere Lagerung in 0,9 %iger NaCl-
Lésung. Der Molar wurde von retrograd mit Endodontie-Handfeilen (K-Feilen; VDW,
Deutschland) bis zur Instrumentengréfe ISO 100 (2 1 mm Durchmesser der Instrumenten-
spitze im Querschnitt) aufbereitet. AnschlieRend wurde der in Kunststoff (PALA Paladur; LOT
013162; Heraeus Kulzer, Deutschland) eingebettete Zahn in einer Innenlochsage (Leica
SP1600, Typ 025.097.052; Leica Mikrosysteme, Deutschland) mit einem 300 pm dicken,
diamantierten S&geblatt (Winter 80000487811, JS 35D, 46D; Deutschland) in vertikaler
Richtung so durchtrennt, dass das Pulpenkavum und die aufbereiteten Wurzelkanale mittig
ertffnet wurden und zwei in etwa gleich groRe Zahnhalften entstanden (Abb. 4.11). Das Pul-
penkavum und die Wurzelkanédle wurden mit einem kugelférmigen, diamantierten Instrument
(Standard) zur Aufnahme der Glaspulpa geringfiigig erweitert. Abb. 4.12 zeigt eine Ubersicht
der weiteren Arbeitsschritte zur Herstellung einer feuerfesten Form des Pulpenkavums, in die

eine Glaspulpa eingearbeitet werden konnte.

Abb. 4.11: geschnittene Zahnhalften des retrograd aufbereiteten Unterkiefer-Molaren mit
erweitertem Pulpenkavum
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Schritt 1:

Schritt 2:

—

Schritt 3:

Abb. 4.12: Schritt 1: Abformung einer Zahnhélfte: (a) Schnitt durch die zugeschnittene
Abformung mit Zahnhélfte; (b) Zahnhéalftenabformung und Zahnhalften mit
Pulpaabformung (hier in die rechts abgebildete Zahnhalfte eingesetzt);

Schritt 2 (a) und (b): Zahnhalftenabformung und unteres Einbettmassemodell
mit Magnetkammer;

Schritt 3 (a) und (b): fertige feuerfeste Form, bestehend aus dem mit der
Pulpaabformung gekonterten, unteren und dem oberen Einbettmassemodell;
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Das Pulpenkavum und die Wurzelkanale des zusammengesetzten Zahns wurden mit einem
Polysiloxan-Abformmaterial (Xantopren Comfort light; REF: 66000785, LOT: 340001; type 3,
light; Heraeus Kulzer, Deutschland) abgeformt, so dass eine Positivform des vollstdndigen
Pulpenkavums entstand. Danach wurde diejenige Zahnhalfte abgeformt, in die sich die er-
haltene Pulpaabformung leichter reponieren lie3. Die Rander dieser Zahnhalftenabformung
wurden bis zum abgeformten Zahnrand zurtickgeschnitten, um Unterschnitte in den weiteren

Arbeitsschritten zu vermeiden (Schritt 1 in Abb. 4.12).

Als Material fur die feuerfeste Form wurde eine L6t-Einbettmasse (Deguvest L; Produkt-Nr.
25080001; Degussa-Huls, Deutschland) verwendet, als Tragermaterial diente eine Splitcast-
Magnetkammer (Erkosplit 1I-Magnetkammer, grof3; Erkodent, Deutschland). Die Einbett-
masse wurde mit destilliertem Wasser angerihrt, die Zahnhalftenabformung ausgegossen
und auf die beflllte Magnetkammer gesetzt (Abbindezeit: 20min) (Schritt 2 in Abb. 4.12). In
die so erhaltene, untere Einbettmasseform wurde die Gesamtpulpaabformung eingesetzt
und mit Gips-Gips-Isolierung (ldeal; Klasse 4 Dental, Deutschland) isoliert. Zur Herstellung
der oberen Form wurde mit Einbettmasse und einer zweiten Magnetkammer, die bindig auf
die untere Form gesetzt wurde, gekontert (Schritt 3 in Abb. 4.12). Beide Einbettmasseformen
wurden nach Entnahme der Pulpaabformung 30 min lang bei 150° C in einem Vorwarmofen
(Standard) erhitzt, um Uberschissiges Wasser zu verdampfen. Zur Anfertigung der
Glaspulpa wurde die obere Form mit einer Trennscheibe (Standard) bis zu den Wurzelkanal-

eingangen gekirzt.

Von Herrn Glasblasermeister Markus Lindner, Leiter der Glasblaserei der Fakultat far
Chemie und Pharmazie an der Universitdt Regensburg, wurde aus einer Glaskapillare
(Duran Borsilikatglas; AulRendurchmesser: 3 mm; Duran Group, Deutschland) eine passge-
naue Glashohlform in die Einbettmasseform eingearbeitet. Die Enden der fertigen Glaspulpa
(Abb. 4.13) hatten einen Auflendurchmesser von ca. 0,7 mm, der Innendurchmesser betrug

ca. 0,1-0,15 mm.
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Abb. 4.13: (a) Glaspulpa mit der unteren Einbettmasseform; (b) fertige Glaspulpa mit
aufgeschobenen Anschlussschlduchen, eingesetzt in eine der Zahnhalften

4.4.2 Entwicklung des Modellsockels

Zur Simulation des zahnumgebenden Gewebes wurde ein Modellsockel mit festem Kunst-
stoffkern als Kiefersegment und weichbleibender Kunststoffummantelung als Gingiva ange-
fertigt, in die ein Schlauch fur die Simulation der Gingivadurchblutung eingebettet wurde.
Durch den passgenauen Sitz der Glaspulpa im Zahn und des Zahnes im Sockel war keinerlei
Verklebung oder sonstige Manipulation an der Zahnhartsubstanz zum Einsetzen des Zahns
in den Sockel notwendig. Die Skizze in Abb. 4.14 zeigt den schematischen Aufbau des

Glaspulpamodells.

Abb. 4.14 Skizze des Glaspulpamodells mit Zahn (1) und Glaspulpa (2), Kunststoffkern
(3), Gingiva (4) (transparent dargestellt) und Tygon-Schlauch (5) zur
Simulation der Gingiva-Durchblutung
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Der Kunststoffkern wurde aus Paladur-Kunststoff (PALA Paladur; LOT 013162; Heraeus

Kulzer, Deutschland) gefertigt. Das Mischverhaltnis entsprach der Mischung ,A3“ (0,369

farbloses Pulver + 1,14g rosa Pulver + 1,1ml Flussigkeit) aus der Arbeit von Hiller et al. [78],

die in Bezug auf das Transmissionsverhalten zur Simulation eines Kiefers als optimal be-

wertet worden war. Abb. 15 zeigt eine Ubersicht tiber die Herstellung des Modellsockels.

Kunststoffkieferherstellung

Gingivaherstellung

d

Abb. 4.15 Kunststoffkieferherstellung:

(a) gesagter Zahn mit Kiefersegment aus Knetsilikon; (b) Gips-Gussform; (c)
fertiges Kunststoffkiefersegment

Gingivaherstellung:

(d) Kunststoffsockel mit fixiertem Schlauch und dartber liegender
Gingivaform; (e) Einbettung im Unterfutterungsgerat; (f) Sockel im Kontergips
nach Entfernung der Gingivaform mit Tygon-Schlauch

53



Zur korrekten Positionierung der Zahnhalften zueinander wurde die Pulpaabformung aus
Kapitel 4.4.1 in den gesagten Zahn eingesetzt und aus Knetsilikon (Fifty-Fifty; Klasse 4
Dental, Deutschland) per Hand ein Kieferknochensegment um die Zahnwurzeln geformt, das
1 mm unterhalb der Schmelz-Zement-Grenze endete ((a) in Abb. 4.15). Nach der Aushar-
tung wurde der Zahn entnommen und durch Einbetten des Kiefersegmentes in nach Her-
stellerangaben verarbeiteten Superhartgips (Primus, Typ 4 Spezialstumpfgips; Klasse 4
Dental, Deutschland) eine Gussform hergestellt ((b) in Abb. 4.15). An den abgeformten Wur-
zelspitzen in der Gipsform wurden 3 mm starke Wachs-Gusskanédle (Standard) festge-
wachst, um im spateren Kunststoffsockel Kanale fiir die Anschlussschlauche der Glaspulpa
zu schaffen. Der angemischte Kunststoff wurde in die isolierte (Separating Liquid; Henry
Schein, USA) Gipsform gegossen und 20 min bei 2 bar und 40° C im Drucktopf ausgehértet.
Zur Entformung wurden die Gipsform zerstdrt und die Wachsdrahte entfernt. Die Basis des
Sockels wurde an einem Trimmer mit Diamantscheibe (Standard) plan geschliffen und die
restliche Oberflache mit einer Kunststofffrdse (Standard) geglattet ((c) in Abb. 4.15). Die
Alveolen des Kunststoffkiefers und die Zugange zu den Wurzelspitzen wurden so weit aus-
geschliffen, dass der Zahn mit eingesetzter Glaspulpa bei minimaler Spielpassung ohne

Spannung oder Verkeilung eingesetzt werden konnte.

Der Tygon-Silikonschlauch (Tygon R3607; Reference: 070534-02L / ENFT 02-SC0026;
Innendurchmesser: 0,25 mm, Wandstarke 0,91 mm; Saint-Gobain Performance Plastics,
Frankreich) fur die Gingivadurchblutung wurde punktweise mit Sekundenkleber (1733-0050
Sekundenkleber; Renfert, Deutschland) auf dem Kunststoffkiefer fixiert. Mit dem Knetsilikon
wurde die Form der Gingiva modelliert und der zusammengesetzte Zahn vor der Erhartung
des Knetsilikons in den Sockel eingesetzt ((d) in Abb. 4.15). Nach Entfernung des Zahns und
erneuter Ausblockung der Zugange zu den Wurzelspitzen mit Wachs-Gussdraht, wurde der
ummantelte Kunststoffkiefer in ein Unterfitterungsgerat fir Zahnprothesen (Standard)
eingebracht und mit Gips (Standard; Klasse 4 Dental, Deutschland) fixiert ((e) in Abb. 4.15).
Anschliellend wurde, entsprechend dem Vorgehen bei einer Prothesenunterfitterung, isoliert

(Separating Liquid; Henry Schein, USA) und mit Gips gekontert.

Nach Entfernung des Knetsilikons ((f) in Abb. 4.15), wurde die geschaffene Hohlform mit
einem auf additionsvernetzendem Silikon basierenden, weichbleibenden Unterflitterungs-

material fir Kunststoffprothesen (Mollosil plus, Standardpackung Automix 2, REF 02353;
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LOT 150403; Detax, Deutschland) befillt. Der Kunststoff des Kiefersegments war zuvor mit
dem zum Unterfitterungsmaterial zugehérigen Primer vorbehandelt worden. Das
geschlossene Unterflitterungsgerat wurde fir 30 min bei 2 bar und 40° C in einen Drucktopf
gegeben. Mit einem dem Unterfitterungsmaterial beiliegenden Sandpapier-Instrument
wurden abschlielend nach der Entformung des Sockels der weichbleibende Kunststoff

gegléattet, Uberschiisse entfernt und der Sitz des Zahnes kontrolliert. Abb. 4.16 zeigt das

fertige Glaspulpamodell mit Zahn, Glaspulpa und Modellsockel.

Abb.4.16 (a) fertiger Modellsockel mit leerer Alveole, festem Kunststoffkiefer und
weichbleibender Kunststoffummantelung
(b) komplett zusammengesetztes Glaspulpamodell: Die Glaspulpa wurde in
den Zahn eingelegt und dieser in den Modellsockel eingesetzt. An der
Unterseite treten die an die Glaspulpa angeschlossenen Schlduche zur
Zahndurchblutung aus, an der linken Seite befinden sich die Enden des
Schlauches zur Simulation der Gingivadurchblutung

4.4.3 Entwicklung der Modellkammer fir das Glaspulpamodell

Die Modellkammer fiir das Glaspulpamodell wurde nach den Zeichnungen in Abb. 4.17 und
4.18 in Eigenarbeit in der Feinmechanik-Werkstatt der Fakultat fur Physik an der Universitat
Regensburg aus Aluminium angefertigt. Zum besseren Schutz wurde die Sensorschaltung
fur den Fotosensor OPT101 in diese Weiterentwicklung der bisherigen Modellklammer fir

das Zahn-Gingiva-Modell integriert und mit einem abschraubbaren Deckel abdeckt.
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Abb. 4.17 Konstruktionszeichnung der Lichtleiterhalfte der Modellkammer; Gesamtdicke
der Lichtleiterhalfte: 12mm

Abb. 4.18 Konstruktionszeichnung der Sensorhdlfte der Modellkammer mit
Unterbringung der Sensorplatine

Der Sockel zur Aufnahme des OPT101-Sensorchips wurde auf der Sensorplatine durch die
10 x 10,5 mm groRe Offnung der Sensorhalfte gesteckt und mit Silikon (Silagum Mono; LOT:
667397; DMG, Deutschland) unterspritzt. Das Silikon isolierte die Platine elektrisch gegen

das leitende Aluminiumgehause der Modellkammer und fixierte die Platine. Die Platinen-
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schaltung selbst blieb unverandert. Der Sensor OPT101 wurde in den Sockel gesteckt und

der passend gearbeitete Deckel der Sensorkammer verschraubt.

Das zusammengesetzte und mit Vaseline isolierte Glaspulpamodell wurde mit
additionsvernetzenden Silikonabformmaterial (Silagum Mono; LOT: 667397; DMG,
Deutschland) in die Modellkammer eingebettet. Bei der Einbettung in der zweiten
Kammerhélfte wurde beim Verschrauben ein 0,5 mm starkes Platzhalterblech zwischen die
Halften geschoben, um beim spateren vollstandigen Schluss der Kammern die Zahnhalften
zusatzlich aneinander zu dricken und so einen Spalt zwischen den Zahnhalften zu
vermeiden. Danach wurde die Sensorhélfte der Kammer so in einen Schraubstock
eingespannt, dass der Bohrer auf den mit einem Skalpell freigeschnittenen Sensor zeigte.
Dann wurde die Lichtleiterhalfte festgeschraubt und in letztere mit einem 2,5 mm-Bohrer
(Standard) ein Loch fir den Lichtleiter gebohrt, das direkt auf den Sensor ausgerichtet war.
Das Silikon unter dem Loch wurde per Hand mit einem 2 mm-Bohrer entfernt und eine
2 mm-Messingspannzange zur Aufnahme des Lichtleiters angebracht. Die fertige

Modellkammer ist in Abb. 4.19 dargestellt.

Abb. 419 gedffnete Modellkammer, bestehend aus der Sensorhélfte (links) und
Lichtleiterhalfte (rechts); jeweils auf H6he der Zahnkrone sind im Silikon die
Ausschnitte fir Sensor und Lichtleiter zu erkennen und an der Unterseite die
Aussparungen fur die Schlduche des Zahn- und Gingivakreislaufs
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4.4 .4 Modifikation der Schlauchpumpen und Anpassung des Schlauchsystems

Zur Reduktion des Pumpvolumens wurden die 2-Rollen-Rotoren der in Kapitel 4.1.1 be-
schriebenen Ismatec-Schlauchpumpen durch 3-Rollen-Rotoren (IS3763; Ismatec, IDEX
Health & Science, Deutschland) ersetzt, die bei gleicher Pulsfrequenz eine geringere Um-
drehungszahl erlaubten. Zusatzlich wurde ein Pumpenschlauch (Tygon R3607; Reference:
070534-02L / ENFT 02-SC0026; Innendurchmesser: 0,25 mm, Wandstarke 0,91 mm, Au-
Rendurchmesser: 2,07 mm; Saint-Gobain Performance Plastics, Frankreich) mit kleinerem
Innendurchmesser verwendet (Pumpenschlauch Tygon 3303-23 fir das Zahn-Gingiva-
Modell: Innendurchmesser: 2,4 mm, Au3endurchmesser: 5,6 mm). Da die Pumpen werks-
seitig nicht zur Aufnahme von Schlauchen mit so kleinem Aullendurchmesser geeignet
waren, wurden nach der Zeichnung in Abb. 4.20 in Eigenarbeit sechs neue Aluminium-Rotor-
rollen mit gréRerem AuRendurchmesser (28,0mm; Auflendurchmesser der Standard-Rotor-
rollen: 24,6mm) hergestellt, die restlichen MalRe wurden ibernommen. Die Rollen wurden mit
je zwei abgedichteten Kugellagern (Explorer 626; Auflendurchmesser: 19mm, Innendurch-
messer: 6mm, Dicke: 6mm; SKF, Deutschland) versehen und in die 3-Rollen-Rotoren einge-
setzt. Die Pumpengeschwindigkeit wurde auf die Stufe 07 am Potenziometer eingestellt, der

eine Pulsfrequenz von 1,2 Hz entsprach.

Die Durchflussmenge konnte so von 23,4 ml/min auf 0,35 ml/min in jedem Kreislauf gesenkt
werden. Der an den Drucksensoren vor dem Glaspulpamodell gemessene absolute Druck im
Zahnkreislauf lag im Bereich von ca. 450 - 600 mmHg, die Druckamplitude des Pulses
betrug ca. 100 mmHg. Im Gingivakreislauf lag der absolute Druck im Bereich von ca.

350 mmHg - 550 mmHg und die Druckamplitude des Pulses bei ca. 200 mmHg.
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Abb. 4.20 (a) Konstruktionszeichnung der Rotorrollen mit 28 mm AufRendurchmesser; (b)
Standard-Rotorrolle aus Edelstahl mit 24,6 mm Durchmesser (links) und
Rotorrolle aus Aluminium mit 28,0 mm Durchmesser und eingepressten
Kugellagern (rechts)

Neben der Glaspulpa stellte Herr Lindner von der Glasblaserei der Fakultat fir Chemie der
Universitat Regensburg T-Schlauchverbinder mit zwei ca. 0,6 mm starken und einem 3 mm
starken Ende aus Glaskapillaren (Duran Borsilikatglas; Aulendurchmesser: 3 mm; Duran
Group, Deutschland) her. Die 3 mm-Enden wurden mit 18 mm langen Schlauch-Stiicken
(Tygon T3303-23; LOT: 959225; Innendurchmesser: 2,4 mm; Wandstarke: 1,6 mm; Saint-
Gobain Performance Plastics, Frankreich) mit den in Kapitel 4.1.1 beschriebenen Druck-

sensoren verbunden. Abb. 4.21 zeigt die beiden fertigen Drucksensoranschlisse.
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Abb. 4.21 T-Schlauchverbinder aus Glas mit Tygon-Schlauchstiicken fir den Anschluss
der Drucksensoren, einzeln (a) und im Aufbau integriert (b)

Fur das restliche Schlauchsystem (Abb.4.1) wurde ebenfalls der Tygon-Schlauch (Tygon
R3607; Reference: 070534-02L / ENFT 02-SC0026; Wandstarke 0,91 mm; Saint-Gobain
Performance Plastics, Frankreich) mit 0,25 mm Innendurchmesser verwendet. Wegen der
hohen Driicke, die in den Kreislaufen entstanden, wurden die Kreislaufe gedffnet und das
Erythrozytenkonzentrat nach Durchtritt durch das Modell in ein gesondertes Gefal} geleitet,
damit nur frisches EK durch das Modell stromte. Wegen der deutlich geringeren
Durchflussrate reichte eine Portionierung des EKs zu je 60 ml aus, um die in Kapitel 4.1.5

definierten Vorgaben einzuhalten.

4.4.5 Lichtquelle und Messsystem

Lichtquelle, Lichtleiter und Messaufbau (zweite Generation) sowie deren samtliche Einstel-
lungen wurden wie in Kapitel 4.1.1 und 4.1.3 beschrieben tibernommen. Die Lampenstrom-
starke betrug 0,1 A. Abb. 4.22 zeigt den fertigen Versuchsaufbau fir das Glaspulpamodell

mit den in Kapitel 4.4 beschriebenen, neuen Komponenten.
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Abb. 4.22 Versuchsaufbau fir die Untersuchungen am Glaspulpamodell mit den neu
entwickelten Bestandteilen:
(1) Schlauchpumpen mit 3-Rollen-Rotoren und 28 mm-Rollen; (2) ber die
Glas-T-Verbinder  angeschlossene  Drucksensoren  fir Zahn- und
Gingivakreislauf; (3) Modellkammer mit eingesetztem Glaspulpamodell (nicht
sichtbar); (4) zu- und wegfihrende Schlduche des Zahn- und des
Gingivakreislaufs am Glaspulpamodell; (5) eingesteckter Lichtleiter;

4.5 Untersuchungen am Glaspulpamodell mit gepulstem Blutfluss

Analog zu den Untersuchungen am Zahn-Gingiva-Modell wurden auch mit dem Versuchs-
aufbau fur das Glaspulpamodell Untersuchungen zur Messbarkeit eines strukturierten, perio-
disch modulierenden Spannungssignals durchgefiihrt. Versuchsparameter waren die Licht-
wellenlange (625 nm und 940 nm) sowie der Durchblutungsmodus (nur Zahn (Z), nur
Gingiva (G) und Zahn und Gingiva (ZG)). Es galten die in Kapitel 4.1.5 genannten Versuchs-
bedingungen. Fir jede Untersuchungsgruppe wurden jeweils 5 Messungen durchgefiihrt, die
jeweiligen Spannungs- und Drucksignale Uber eine Dauer von 10 sec aufgezeichnet und
anschliefend quantitativ ausgewertet. Die Messungen wurden zur Validierung der Ergeb-

nisse mit einem zweiten Erythrozytenkonzentrat wiederholt.
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4.6 Untersuchungen am Glaspulpamodell mit Pumpenabschaltung

Auch mit dem Glaspulpamodell wurden Versuche mit Abschaltung der Pumpen durchgefihrt.
Die Versuchsparameter waren wiederum die Lichtwellenlange (625 nm und 940 nm) und der
Durchblutungsmodus (Z, G und ZG). Die Messdauer betrug 20 sec. Zum Zeitpunkt t = 10 sec
wurden beide Pumpen gleichzeitig abgeschaltet. Zur grafischen Auswertung wurde fir jede
Messung eine CSV-Datei und eine Bilddatei der Spannungs- und Drucksignale abge-

speichert.

4.7 Quantitative Auswertung der Spannungssignale

Aus den abgespeicherten Spannungssignalen der Einzelmessungen ((1) in Abb. 4.8) wurden
mit der DataStudio- bzw. LabView-Software die Werte zur quantitativen Analyse der
Amplitude des Wechselspannungsanteils AU [V] nach der in Abb. 4.23 veranschaulichten
Methode ermittelt. Die ersten drei Sekunden der 10 sec-Aufzeichnungen wurden verworfen.
Die nachsten drei darauf folgenden, vollstadndigen Perioden, beginnend mit einem Minimum,
wurden bestimmt und das absolute Spannungsminimum und Spannungsmaximum jeder
Periode in Volt abgelesen. Der Median der drei Differenzwerte AU1.3 [V] aus dem Maximal-
wert Umax und Minimalwert Umin jeder Periode wurde als Messwert AU [V] der Messung ver-
wendet. Aus den Messwerten der fiinf Messungen pro Unterversuch wurden wiederum die
Mediane mit 25 %- und 75 %-Perzentilen ermittelt und grafisch dargestellt. Die Ergebnisse
wurden mit dem Mann-Whitney-U-Test auf dem Signifikanzniveau a = 0,05 statistisch be-

wertet (SPSS 22.0; IBM, Deutschland).
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Abb. 4.23 Auswertemethode flir das aufgezeichnete Spannungssignal einer Stichprobe;
flir die drei auszuwertenden Perioden sind jeweils das Periodenminimum Umin
(rot) und das Periodenmaximum Umax (griin) sowie das resultierende AU1.3
jeder Periode (gelber Pfeil) dargestellt
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5. Ergebnisse

5.1 Ergebnisse der Untersuchungen am Zahn-Gingiva-Modell zum Vergleich

der Messkomponenten der ersten und zweiten Generation

Die Ergebnisse der vergleichenden Untersuchung der Kombinationen | (SFH229-PPG1-
Science Workshop-DataStudio), Il (SFH229-PPG1-PPG2-LabView), Il (SFH229-PPG2-
PPG2-LabView) und IV (OPT101-PPG2-PPG2-LabView) der Messkomponenten erster und
zweiter Generation (Tab. 4.2 und Kapitel 4.2) am Zahn-Gingiva-Modell bei unterschiedlichen
Durchblutungsmodi (Z, G und ZG) sind fur die Wellenlangen 625 nm in Abb. 5.1 und 940 nm
in Abb. 5.2 zusammengefasst. Der Messparameter AU [V] ist als Medianwert mit 25 %- und
75 %-Perzentilen dargestellt. Die p-Werte der Signifikanzanalyse sind in den Tabellen 5.1

und 5.2 dargestellt.

Mit allen vier Kombinationen konnten in allen Untersuchungsgruppen strukturierte Signale
gemessen und AU bestimmt werden. Fir beide Wellenldngen und alle Durchblutungsmodi
wurden mit den Messkomponenten der zweiten Generation (Kombination 1V, blaue Balken)
trotz reduzierten Lampenstroms die signifikant gréfRten AU-Werte gemessen. Mit Ausnahme
von ,Zahn und Gingiva“ bei 940 nm, waren die AU-Werte mit den Komponenten der zweiten
Generation (Kombination |, rote Balken) am zweitgréRten. Die beiden Zwischenkombinatio-
nen (Kombination Il und Ill, pinke und lila Balken) ergaben jeweils signifikant kleinere AU-
Werte als die Kombinationen | und IV, mit der Ausnahme von ,Zahn und Gingiva“ bei
940 nm. In der 625 nm-Gruppe waren die AU-Werte fiir die selektive Durchblutung der
Gingiva jeweils signifikant kleiner als fir ,Zahn“ und ,Zahn und Gingiva®“. In der 940 nm-
Gruppe waren die AU-Werte der Modi ,Zahn und Gingiva“, ,Gingiva“ und ,Zahn®, in dieser
Reihenfolge abnehmend, unterschiedlich gro3, mit der Ausnahme der Messung mit Kombi-

nation Ill.
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0,9 -
0,8 -
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0,6 -

0,5 -

AU [V]

0,4 -

Abb. 5.1:

Zahn-Gingiva-Modell
625 nm (rot)
Mediane (25%-75% Quantile)

mmm Kombination I; 1, =0,5A
mmm Kombinationll; |, =0,5A

mmm Kombination lll; I, =0,5 A
mmm Kombination IV; 1, =0,1A

Zahn Gingiva Zahn und Gingiva

Durchblutung

Ergebnisse der 625 nm-Untersuchungsgruppe:

Medianwerte der Spannungsamplituden AU (Ordinate) in Volt mit 25 %- und
75 %-Quantilen fur die Kombinationen | (alles erste Generation), I, Il
(Zwischenkombinationen) und IV (alles zweite Generation), jeweils fur die
selektive Durchblutung von je Zahn und Gingiva sowie beide kombiniert (Zahn
und Gingiva) (Ordinate); fur die Kombination | - Il betrug der Lampenstrom I,
0,5 A, fur die Kombination IV 0,1 A
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mmm Kombinationl;l, =056 A Zahn'G'ng iva-Modell

mmm Kombinationll;1 =054 | 940 nm (infrarot)
mmm Kombination lll; |, =0,5A Mediane (25%-75% Quantile)

mmm KombinationIV; 1 =0,1A

AU [V]

Abb. 5.2:

Zahn Gingiva Zahn und Gingiva
Durchblutung

Ergebnisse der 940 nm-Untersuchungsgruppe:

Medianwerte der Spannungsamplituden AU (Ordinate) in Volt mit 25 %- und
75 %-Quantilen fur die Kombinationen| (alles erste Generation), I, Il
(Zwischenkombinationen) und IV (alles zweite Generation), jeweils fur die
selektive Durchblutung von je Zahn und Gingiva sowie beide kombiniert (Zahn
und Gingiva) (Ordinate); fur die Kombination | - Il betrug der Lampenstrom I,
0,5 A, fur die Kombination IV 0,1 A;

gegeniber Abb. 5.1 wurde der Ordinatenabschnitt von 0 - 6 V gewahlt
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z Il Il v G Il Il v
I - 0,008 | 0,008 | 0,008 | € I - 0,008 | 0,008 | 0,008 g
Il | 0,008 - n.s. | 0,008 £> Il n.s. - ns. | 0,008 | ©
(| 0,008 | 0,008 - 0,008 © i | 0,008 | 0,008 - 0,008 ©
IV | 0,008 | 0,008 | 0,008 - IV | 0,008 | 0,008 | 0,008 -
940 nm 940 nm
Zahn Gingiva
ZG Il Il \Y,
I - 0,008 | 0,008 | 0,008 | €
Il | 0,008 - n.s. | 0,008 £>
(| 0,008 | 0,008 - 0,008 ©
IV | 0,008 | 0,008 | 0,008 -
940 nm

Zahn und Gingiva

Tab. 5.1: p-Werte des paarweisen Vergleichs der AU-Werte der Messkombinationen
I-IV innerhalb der Untersuchungsgruppen ,Zahn“ (oben links), ,Gingiva“ (oben
rechts) und ,Zahn und Gingiva“ (unten links) fur die Wellenlangen 625 nm
(weild hinterlegt) und 940 nm (grau hinterlegt); Mann-Whitney-U-Test,
Signifikanzniveau: p < 0,05; n.s. = nicht signifikant (p > 0,05)

I Z:G Z:2G G:ZG | Z:G Z:2G G:ZG
625 nm 0,008 n.s. 0,008 625 nm 0,008 0,008 0,008
940 nm 0,008 0,008 0,008 940 nm 0,008 0,008 0,008

Il Z:G Z:2G G:ZG v Z:G Z:2G G:ZG

625 nm 0,008 0,008 0,008 625 nm 0,008 0,008 0,008

940 nm 0,008 0,008 n.s. 940 nm 0,008 0,008 0,008

Tab. 5.2: p-Werte des paarweisen Vergleichs der AU-Werte der Messkombinationen

| - IV zwischen den Untersuchungsgruppen ,Zahn“ (Z), ,Gingiva“ (G) und
»Zahn und Gingiva“ (ZG) fir die Wellenlangen 625 nm (weil} hinterlegt) und
940 nm (grau hinterlegt); Mann-Whitney-U-Test; Signifikanzniveau: p < 0,05,
n.s. = nicht signifikant (p > 0,05)
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5.2 Ergebnisse der Untersuchungen am Zahn-Gingiva-Modell ohne Blutfluss

Bei den Messungen am Zahn-Gingiva-Modell ohne Blutfluss in beiden Kreislaufen wurden
weder mit der Wellenlange 625 nm noch mit 940 nm strukturierte Spannungssignale gemes-
sen. AU konnte nicht bestimmt werden. Jeweils eine Stichprobe des gemessenen Rausch-

signals ist in Abb. 5.3 exemplarisch dargestellt.

Amplitude /V

-1,2 1 | | 1 ] 1 ] 1 ] 1 ]
0 05 1 15 2 25 3 35 4 45 5
V144_OPT neu_V50-20_K_R 28.09.2012 114231 Zeit /s

625 nm
0-

-0[2 -

-04-

-0,6-

Amplitude /V

1 1 1 ] 1 ] i ] 1 ] | ] 1 ] 1 ] 1 I 1 1
0 05 1 15 2 25 3 35 4 45 5 55 6 65 7 75 8 85 9 95 10
V145_OPT_neu_V50-20_K_IR_28.09.2012_115445 Zeit /s

940 nm

Abb. 5.3: exemplarische Graphen der Spannungssignale ohne Blutfluss bei 625 nm und
940 nm

5.3 Ergebnisse der Untersuchungen am Zahn-Gingiva-Modell mit Pumpenab-

schaltung

Die Spannungssignale der Abschaltversuche am Zahn-Gingiva-Modell bei 625 nm und
940 nm, jeweils fiir die drei Durchblutungsmodi Z, G und ZG, sind in Abb. 5.4 und 5.5 darge-
stellt. In allen Stichproben war wahrend des gepulsten Blutflusses bis zur Pumpenabschal-
tung nach 10 sec Messzeit ein strukturiertes Spannungssignal erkennbar. Anschliel’end
pendelte das Signal bei stehendem Blut auf ein unstrukturiertes Signal ein. Entsprechende

Werte mafRen auch die Drucksensoren, die nach Pumpenabschaltung einen Abfall des zuvor
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pulsierenden Druckes bei durchblutetem Kreislauf anzeigten bzw. eine Nulllinie bei abge-
schalteten Pumpen. Exemplarisch ist in Abb. 5.4 fir ZG bei 625 nm der Verlauf der

Drucksignale (Zahn: blau, Gingiva: rot) in beiden Kreislaufen dargestellt.

Amplitude /V

1 1 1 1 1
16 17 18 19 20
Zeit /s

Druck / mmHg
&8 o8
_L 1 1 [

2 4 6

o

V142.1_OPT_neu_V50-20_GZ_R_28.09.2012_111549

Zahn und Gingiva

Amplitude /V

1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1
9 10 11 12 13 14 15 16 17 18 19 2
V142.2_OPT_neu_V50-20_Z_R_28.09.2012_111751 Zeit/s

Zahn

Amplitude /V

-0,

Wb A Y T

-1'2-I 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1
0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11 12 13 14 15 16 17 18 19 2
V142.3_OPT_neu_V50-20_G_R_28.09.2012_112711 Zeit/s

Gingiva

Abb. 5.4: exemplarische Graphen der Spannungssignale fiir die Abschaltversuche am
Zahn-Gingiva-Modell bei 625 nm und der Durchblutung nur des Zahn, nur der
Gingiva und kombiniert des Zahns und der Gingiva; unter ,Zahn und Gingiva“
sind exemplarisch die Drucksignale von Zahn (blau) und Gingiva (rot)
dargestellt
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Abb. 5.5:

Amplitude /V

1 1 1 1 1 I 1 1 1 1 1 1
9 10 11 12 13 14 15 16 17 18 19 20
Zeit /s

Druck / mmHg

4 6 8 10

Zeit
V143.1_OPT_neu_V50-20_GZ_IR_28.09.2012_113129_gross

Zahn und Gingiva
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1 ] ] [ i ] 1 i k i 1 i i 1 i i 1 [ |
3 4 5 6 7 8 9 10 11 12 13 14 15 16 17 18 19 20
V143.3_OPT_neu_V50-20_G_IR_28.09.2012_113824 Zeit /s

Zahn

Amplitude /V

1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1
7 9 10 11 12 13 14 15 16 17 18 19 20
V143.2_OPT_neu_V50-20_7_IR_28.09.2012_113728 e

Gingiva

exemplarische Graphen der Spannungssignale fir die Abschaltversuche am
Zahn-Gingiva-Modell bei 940 nm und der Durchblutung nur des Zahn, nur der
Gingiva und kombiniert des Zahns und der Gingiva; unter ,Zahn und Gingiva“
sind exemplarisch die Drucksignale von Zahn (blau) und Gingiva (rot)
dargestellt
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5.4 Ergebnisse der Untersuchungen am Zahn-Gingiva-Modell mit konstantem,

ungepulstem Blutfluss

Die Messungen mit konstantem, ungepulstem Blutfluss und den Parametern Wellenlédnge
(625 nm und 940 nm) und Durchblutungsmodus (Z, G und ZG) zeigten in keiner der Unter-
gruppen strukturierte Spannungssignale. Die in Abb. 5.6 und 5.7 dargestellten Stichproben

zeigen exemplarisch die aufgezeichneten unstrukturierten Spannungssignale.

Amplitude /V

Zeit /s
V119.1_OPT_neu_V50-20_GZ_R_29.08.2012_120626

Zahn und Gingiva

o_

-0'2 =

Amplitude /V
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Amplitude /V
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Abb. 5.6: exemplarische Graphen der Spannungssignale fir die Messungen mit

konstantem, ungepulstem Blutfluss bei 625 nm fiir die selektive Durchblutung
von je Zahn und Gingiva sowie beide kombiniert (Zahn und Gingiva)
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Abb. 5.7:

Amplitude /V
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exemplarische Graphen der Spannungssignale fir die Messungen mit
ungepulstem Blutfluss bei 940 nm fir die selektive Durchblutung von je Zahn
und Gingiva sowie beide kombiniert (Zahn und Gingiva)
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5.5 Ergebnisse der Untersuchungen am Glaspulpamodell mit gepulstem Blut-

fluss

Die Ergebnisse der Untersuchungen des gepulsten Blutflusses am Glaspulpamodell bei den
Durchblutungsmodi Z, G und ZG und den Wellenlangen 625 nm und 940 nm sind fiir die
beiden Erythrozytenkonzentrate EK 16 und EK 17 in Abb. 5.8 und 5.9 als Mediane der AU-
Werte mit 25 %- und 75 %-Perzentilen dargestellt. Die Ergebnisse der statistischen Analyse

sind in den Tabellen 5.3 und 5.4 zusammengefasst. Messparameter war AU [V].

In allen Untergruppen, aulBer der Messung mit selektiver Durchblutung der Gingiva bei
940 nm Wellenlange konnten strukturierte Spannungssignale detektiert werden. Bei selekti-
ver Gingivadurchblutung bei 625nm konnte AU erst durch aufwandige ldentifizierung perio-
disch auftretender Signalstrukturen im LabView-Programm bestimmt werden. Innerhalb der
625 nm-Gruppe zeigte die selektive Durchblutung der Gingiva jeweils kleinere AU-Werte als
die Durchblutungsmodi ,Zahn“ und ,Zahn und Gingiva“. Die AU-Werte von ,Zahn“ und ,Zahn
und Gingiva“ zeigten mit beiden Erythrozytenkonzentraten und beiden Wellenldngen keine
signifikanten GroRenunterschiede. Die AU-Werte waren insgesamt kleiner als beim Zahn-

Gingiva-Modell.
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1,0

0,8 -

0,6 -

AU [V]

Abb. 5.8:

= EK 16 Glaspulpamodell

. EK 17 625nm (rot)
Mediane (25%-75% Quantile)

Zahn Gingiva Zahn + Gingiva

Durchblutung

Ergebnisse der 625 nm-Untersuchungsgruppe am Glaspulpamodell mit
gepulstem Blutfluss:

Medianwerte der Spannungsamplituden AU in Volt mit 25 %- und 75 %-
Quantilen (Ordinate) fur die selektive Durchblutung von je Zahn und Gingiva
sowie beider kombiniert (Zahn und Gingiva) (Ordinate) und fur die zwei
Erythrozytenkonzentrate (EK) mit der fortlaufenden Nummerierung EK 16 (rot)
und EK 17 (blau); Lampenstrom [.=0,1 A
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mmm EK 16 Glaspulp_amodeu
= EK 17 940nm (infrarot)
Mediane (25%-75% Quantile)

AU [V]

Abb. 5.9:

/ nicht bestimmbar

Zahn Gingiva Zahn und Gingiva
Durchblutung

Ergebnisse der 940 nm-Untersuchungsgruppe am Glaspulpamodell mit
gepulstem Blutfluss:

Medianwerte der Spannungsamplituden AU in Volt mit 25 %- und 75 %-
Quantilen (Ordinate) fur die selektive Durchblutung von je Zahn und Gingiva
sowie beider kombiniert (Zahn und Gingiva) (Ordinate) und fur die zwei
Erythrozytenkonzentrate (EK) mit der fortlaufenden Nummerierung EK 16 (rot)
und EK 17 (blau); Lampenstrom [.=0,1 A;

man beachte den gegenliber Abb. 5.8 anders gewahlten Ordinatenabschnitt
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Z:G Z:2G G:ZG
EK 16 0,008 n.s. 0,008
625 nm
EK 17 0,008 n.s. 0,008
EK 16 - n.s. -
940 nm
EK 17 - n.s. -
Tab.5.3: p-Werte des paarweisen Vergleichs der AU-Werte der

Durchblutung von jeweils Zahn (Z) und Gingiva (G) und Zahn und Gingiva
kombiniert (ZG) fir die Erythrozytenkonzentrate 16 (EK 16) und 17 (EK 17)
und die Wellenlangen 625 nm und 940 nm; Mann-Whitney-U-Test,
Signifikanzniveau: p < 0,05; n.s. = nicht signifikant (p > 0,05)

EK 16 : EK 17 Z G ZG
625 nm 0,008 0,008 0,008
940 nm 0,008 - 0,032

Tab. 5.4: p-Werte des paarweisen Vergleichs der AU-Werte der
Erythrozytenkonzentrate 16 und 17 fur die selektive Durchblutung von jeweils
Zahn (Z) und Gingiva (G) und Zahn und Gingiva kombiniert (ZG) und fur die
Wellenlangen 625 nm und 940 nm; Mann-Whitney-U-Test, Signifikanzniveau:
p < 0,05; n.s. = nicht signifikant (p > 0,05)

5.6 Ergebnisse der Untersuchungen am Glaspulpamodell mit

Pumpenabschaltung

Die Ergebnisse der Abschaltversuche am Glaspulpamodell sind durch exemplarische
Graphen in den Abb. 5.10 und 5.11 dargestellt. Bei beiden Lichtwellenlangen (625 nm und
940 nm) und den drei Durchblutungsmodi (Z, G und ZG) wurden mit Ausnahme der
selektiven Gingivadurchblutung bei 940 nm (vgl. Ergebnisse mit gepulstem Blutfluss in
Kapitel 5.5) wahrend der ersten 10 sec bis zur Abschaltung des gepulsten Blutflusses
strukturierte Spannungssignale gemessen, danach unstrukturierte Signale. Auch hier war die
Signalstruktur bei selektiver Gingivadurchblutung und der Messwellenldnge 625 nm nur

durch genauere Analyse im LabView-Programm erkennbar.
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Die Drucksensoren erfassten in den Kreislaufen, in denen die Pumpen zunachst noch einge-
schaltet waren, nach einem anfangs strukturierten, pulssynchronen Drucksignal einen Abfall
der Dricke auf eine Nulllinie. In Abb. 5.11 ist fir 940 nm bei Durchblutung von Zahn und

Gingiva exemplarisch der Verlauf der Drucksignale (Zahn: blau, Gingiva: rot) dargestellt.
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Abb. 5.10: exemplarische Spannungssignale der Untersuchungen am Glaspulpamodell
bei 625 nm mit Pumpenabschaltung zum Zeitpunkt t = 10 sec; fir die
Stichprobe ,Zahn und Gingiva“ sind zusatzlich die Signale der Drucksensoren
im Zahn- (blau) und Gingivakreislauf (rot) dargestellt
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Abb. 5.11: exemplarische Spannungssignale der Untersuchungen am Glaspulpamodell
bei 940 nm mit Pumpenabschaltung zum Zeitpunkt t = 10 sec; fir die
Stichprobe ,Zahn und Gingiva“ sind zusatzlich die Signale der Drucksensoren
im Zahn- (blau) und Gingivakreislauf (rot) dargestellt
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6. Diskussion

6.1 Diskussion des Materials und der Methode

6.1.1 Diskussion der in vitro-Methode und der Photoplethysmographie als

Methode zur Bestimmung der Zahnvitalitat

Der Bedarf an der Entwicklung einer einfach anzuwendenden Technik zur objektiven Be-
stimmung der Zahnvitalitat wurde in den letzten Jahrzehnten durch zahireiche Studien aus-
fuhrlich dargestellt [2,27,29,67,116,136]. Gleichzeitig wurde die Tauglichkeit photooptischer
Methoden, speziell der Photoplethysmographie (PPG), der Pulsoximetrie (PO) und Laser-
Doppler-Flussmessung (LDF), zur Detektion von Blutfluss in Weichgeweben dargestellt
[89,108,123]. Erste Anwendungen dieser Techniken an Zahnen zeigten die Moéglichkeit, auch
hier  blutpulssynchrone Signale zu detektierten [2,27,29,67,89,116,136,168,207].
Untersuchungen in vitro [18,76] und in vivo [3,7,51,74,86,103,140,158,169,179,198,211,212]
konnten mit keiner der Techniken den Entstehungsort der gemessenen Signale eindeutig
bestimmen. Durch den méglichen Einfluss der Durchblutung zahnumgebender Gewebe wird
vor allem die Aussagekraft der mittels LDF an Zahnen detektierten Signale entsprechend in
Frage gestellt [3,7,74,89,103,123,136,144,182,198,210,211]. Unklarheit herrscht zudem Uber
die optischen Phanomene, die zur Transmissionsdnderung des Blutes zwischen Systole und

Diastole fiihren [5,39,84,95,125,126,178].

Fur unsere Untersuchungen im Sinne der Grundlagenforschung wurde mit der Methode der
PPG das technisch einfachste der optischen Messverfahren gewahlt [5,161]. Die PO stellt
eine Erweiterung der PPG hinsichtlich der Signalauswertung dar. Es kann davon ausgegan-
gen werden, dass Erkenntnisse bezlglich der PPG, die nicht die Auswertemethode betref-
fen, somit auch auf die PO Ubertragen werden kénnen, zumal die von uns verwendeten
Messwellenlangen (625 nm und 940 nm) den Messwellenlangen moderner Pulsoximeter

entsprechen [5,89,144].

Da eine ausreichende Abschirmung nicht-pulpaler Signale, wie PPG- und PO-Studien so-
wohl in vivo- [51,140,188] als auch in vitro [18,76] belegen, nicht mdglich ist, entschied man
sich flr ein Modell, das die selektive, unabhangige Untersuchung der simulierten Durchblu-

tung von Zahn und Gingiva ermoglichte. Eine gegenseitige Beeinflussung der Signale der
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pulpalen und gingivalen Durchblutung konnte auf diese Weise ausgeschlossen werden.
Zusatzlich ermdglichte die in vitro-Methodik die Simulation und Untersuchung verschiedener

Blutflussbedingungen (gepulst oder konstant-ungepulst).

In vivo ware zur Validierung der, lediglich auf Grund der klinischen Situation vermuteten,
Vitalitat oder Avitalitat untersuchter Zahne, also zur Klarung der Frage, ob die Pulpa tatsach-
lich durchblutet ist oder nicht, deren anschlieRende Extraktion und eine histologische Begut-
achtung des Pulpagewebes notwendig [93]. Eine zweifelsfreie, nicht invasive
Vitalitatsbestimmung ist mit den klinisch verfligbaren Testverfahren als Kontrollmethode nicht
mdglich [67,116,136]. Da eine Extraktion und histologische Nachuntersuchung vitaler Zahne
am Menschen kaum mdglich ist, bleibt ein definitiver Nachweis der Vitalitat als vital
angenommener Zahne und der Ausschluss falsch positiver Ergebnisse in Folge
unbeabsichtigter Messung nicht-pulpaler Signale aus. Auch Fein et al. [51] wiesen auf diesen
methodischen Mangel der in vivo-Studien hin und forderten deren kritische Neubewertung.
Ein mogliches in vivo-Vorgehen waren Untersuchungen an Zahnen, die aus
kieferorthopadischen Griinden zur Extraktion anstehen und entsprechend nachuntersucht

werden konnten.

Kakino et al. [94,95] wahlten auf Grund der komplexen in vivo-Situation ebenfalls in vitro-
Modelle, um hier zunachst die Grundlagen der PPG-Methode nachvollziehen zu kénnen und
auch Lindberg und Oberg [125] betonten die Wichtigkeit von in vitro-Modellen, insbesondere
um weitere Erkenntnisse Uber die Bluteigenschaften zu erhalten, die zur Entstehung von

PPG-Signalen beitragen.

6.1.2 Methode der Untersuchungen am Zahn-Gingiva-Modell zum Vergleich

der Messkomponenten der ersten und zweiten Generation

Zur weiteren Verbesserung der Signalqualitdt und Erhéhung der Messempfindlichkeit des
Messsystems wurden zunachst neue Signaldetektions- und Verarbeitungsgerate in den Ver-
suchsaufbau integriert und evaluiert. Auch im Hinblick auf die spatere Reduzierung der
Durchblutungsmenge, die mit einer Verringerung der Amplitude des AC-Anteils des Span-

nungssignals einhergehen wirde, erschien dies notwendig.
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Die Messkomponenten der zweiten Generation, bestehend aus einem neuen Sensor
(OPT101), einer neuen Apparatur zur Filterung und Verstarkung der Spannungssignale mit
baulich integriertem Interface (PPG2) und einer individuell fir unseren Versuchsaufbau pro-
grammierten Laborsoftware, wurden von Frau Schulz von der Fakultat fir Elektro- und
Informationstechnik der Ostbayerischen Technischen Hochschule Regensburg individuell fir
den vorhandenen Versuchsaufbau konzipiert und hergestellt. Eine eingehende Diskussion
der jeweiligen technischen Details findet sich in ihrer Masterarbeit [190] und war nicht
Gegenstand der vorliegenden Arbeit. Die weitere Feinabstimmung auf den Versuchsaufbau,
Testung und spatere Bewertung der einzelnen Komponenten erfolgten zusammen mit dem
Autoren der vorliegenden Arbeit. Die von Schulz bereits publizierten Messungen [190,191]
waren Teil erster, orientierender Versuche zur vorliegenden Arbeit. Sie entsprechen daher

nicht den in Kapitel 5.1 gezeigten Ergebnissen.

Der PPG2 bot eine Einstellmdglichkeit fir die Vor- und Nachverstarkung des Spannungssig-
nals nach dem Transimpedanzverstarker (Wandlungsfaktor 106). Um einen Vergleich der
Messergebnisse zu ermdglichen, wurde die Einstellung 50 - 20 gewahlt. Die resultierende
Gesamtverstarkung der Kombinationen 1l bis IV (Kapitel 4.2) um den Faktor 10° entsprach
damit der fest eingestellten Gesamtverstarkung des PPG1 der Kombination |. Da das Ziel
dieses Versuchsteils der Vergleich der Messkomponenten war, wurde der restliche Ver-
suchsaufbau unverandert von Brandt [18] Gbernommen. Auch die Messwellenlangen und die

Vorbereitungsmethode der Erythrozytenkonzentrate blieben unverandert.

Wahrend der orientierenden Vorversuche mit der Kombination IV zeigte sich, dass mit den
bisherigen Einstellungen der am Sensor OPT101 erzeugte Strom so gro® war, dass der
Transimpedanzverstarker (l/U-Wandler) Ubersteuerte, also eine Modulation der Sensor-
stromstéarke nicht mehr in eine Modulation des ausgegebenen Spannungssignals umwandeln
konnte. Eine mdgliche Lésung war die Herabsetzung des Wandlungsfaktors am Transimpe-
danzverstarker, wodurch allerdings auch AU und der Signal-Rausch-Abstand verringert
worden waren. Da zudem eine einheitliche Gesamtverstarkung in diesem Fall technisch nicht
mehr umsetzbar gewesen ware, entschied man sich fir eine Reduzierung des Lampen-
stroms It am LED-Modul auf zunachst 0,2A (vgl. [190,191]) und nach weiterer
Ubersteuerung auf 0,1 A fiir Messungen mit der Kombination IV. Um die Vergleichbarkeit zur

Arbeit von Brandt [18] zu gewabhrleisten, blieb I fir Messungen mit den Kombinationen I-llI
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unverandert. Auch mit Blick auf /n vivo-Untersuchungen empfahl sich zur Schonung der

Pulpa eine Reduktion der Lichtintensitat.

Zur Filterung und Verstarkung des sehr kleinen, modulierenden Anteils des Spannungssig-
nals verwendeten Schmitt et al. [188] eine vom Aufbau her zu unseren Komponenten der
ersten Generation gleiche Schaltung, bestehend aus einer Silizium-Fotodiode mit separatem
I/U-Wandler, Hoch- und Tiefpassfiltern und Verstarkern. Auch weitere Arbeitsgruppen zur
Untersuchung der PPG verwendeten ahnliche, selbst entworfene Schaltungen [95,96]. Optio-
nal wurden eine zusatzliche Lock-In-Verstarkung [94] oder Fourier-Analyse [51,160,161] ge-
wahlt. Die Gruppe um lkawa und Miwa [84,140] wahlte hingegen eine einfache Kombination
aus CdS-Fotowiderstand und Widerstandsmesser, mit der ebenfalls Signale in vivo detektiert
werden konnten. In Studien mit der Methode der PO wurden durchweg modifizierte, kom-
merziell verfiigbare Gerate verwendet [34,64,66,69,98,154,189,195], in denen ebenfalls eine
ahnliche Technik wie in PPG-Messsystemen verbaut ist [5]. Zur Verwendung digitaler Filter-
methoden, wie sie unsere LabView-Programmierung (Kapitel 4.1.3) erméglichte, finden sich

in der Literatur keine Angaben.

6.1.3 Methode der Untersuchungen ohne Blutfluss und der Untersuchungen

mit Pumpenabschaltung am Zahn-Gingiva-Modell

Neben einem periodisch modulierenden Signal am vitalen Zahn, sollte eine zuverlassige
Methode zur Vitalitdtsbestimmung keine pulssynchronen Signale an avitalen Zahnen detek-
tieren. Dazu dirfen neben der Gingiva auch andere Signalquellen keinen Einfluss auf Mes-
sungen haben. Um in den spateren Versuchsreihen andere Signalquellen als die Durch-
blutung des Zahnkreislaufs und des Gingivakreislaufs ausschlielen zu kénnen, wurden
Kontrollmessungen mit der BlutflieRgeschwindigkeit 0 ml/min, also mit erythrozyten-
konzetratbefilltem Zahn- und Gingivakreislauf ohne Blutfluss durchgefiihrt. Messungen mit
Abschaltung der Pumpen wahrend der Signalaufzeichnung ermdéglichten eine Zusammen-

sicht der Spannungsignale bei pulsierendem Blutfluss und ohne Blutfluss in einer Messung.

Als mogliche Stérquellen kommen vor allem Umgebungslicht [5,90,93,95], elektromagneti-
sche Wechselwirkungen [90] oder Bewegungsartefakte [5,93,104] in Frage. Durch die Hoch-
(kunstliches Licht) und Tiefpassfilterung (Sonnenlicht) des Spannungssignals sowie die Ab-

schaltung der Raumbeleuchtung sollten eventuelle Einflisse durch Umgebungslicht wahrend
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der Versuchsdurchflihrung vermieden werden. Elektromagnetisch wirksame Gerate wurden,
soweit mdglich, abgeschaltet oder raumlich getrennt [88]. Bewegungsartefakte, wie sie durch
Patientenbewegungen verursacht werden, konnten durch Verwendung eines in vitro-Modells
ausgeschlossen werden. Neben externen Stérquellen birgt eine hohe Verstarkung des
Spannungssignals und die Herausfilterung bestimmter Frequenzbereiche das Risiko, aus
einem unspezifischen Grundrauschen Pseudosignale zu erzeugen. Kommerziell verfiigbare
Pulsoximeter geben daher beim Unterschreiten eines bestimmten Signal-Rausch-Abstandes
ein Warnsignal aus [93]. Ziel dieses Versuchsteils war es also auch, die Generierung solcher
Pseudosignale durch die Einstellung zu hoher Filtergrenzfrequenzen und Filterordnungen im

LabView-Programm auszuschlie3en.

Eventuellen Blutsenkungseffekten durch das Stehen des Erythrozytenkonzentrates wurde
durch ein kurzes Einschalten der Schlauchpumpen zwischen jeder Messung einer Stich-
probe entgegengewirkt. Da bei grafischer Auswertung der aufgezeichneten Spannungs-
signale keine periodische Modulation erkennbar war, konnte keine quantitative Auswertung

vorgenommen werden. Die Signalgraphen wurden als Bilddateien dokumentiert.

6.1.4 Methode der Untersuchungen am Zahn-Gingiva-Modell mit konstantem,

ungepulstem Blutfluss

Um den Einfluss einer konstanten, ungepulsten Durchblutung auf das gemessene Span-
nungssignal zu ermitteln, wurden in den Versuchsaufbau mit dem Zahn-Gingiva-Modell an
Stelle der Schlauchpumpen zwei Buretten integriert. Diese schienen zur Erzeugung eines
gleichmaRigen Flusses am geeignetsten, weil der hydrostatische Druck der Flissigkeitssaule
Uber dem Modell, also letztlich Gravitation, unabhangig von mechanischen Komponenten,

die Triebkraft fir den Fluss des Erythrozytenkonzentrats war.

Um ein Absinken des Fllssigkeitsspiegels in den Biretten und damit einen Abfall des Drucks
und der FlieRgeschwindigkeit wahrend der Messung zu verhindern, wurden die Schlauch-
pumpen zur laufenden Wiederbefillung der Biretten genutzt. Das AbflieRen des Erythrozy-
tenkonzentrates an der Birettenwand und eine ausreichende Beflillung der Biretten wirkten
Druckschwankungen als Folge des gepulsten Blutstroms (Frequenz ca. 0,6 Hz) durch die
Pumpen entgegen. Der Fullstand der Biretten wurde in orientierenden Versuchen so be-

stimmt, dass Artefakte in Druck- und Spannungssignalen ausgeschlossen werden konnten.
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Wahrend der Entwicklung des Versuchsaufbaus zeigte sich, dass die beiden Schlauch-
pumpen bei Geschwindigkeitsstufen unter 07 leicht asynchron liefen. Bei der Geschwindig-
keitsstufe 06, die der maximalen Durchflussrate des Zahnkreislaufs mit integrierter Burette
entsprach, resultierte pro funf vollen Umdrehungen der Pumpenrotoren eine Verschiebung
um eine viertel Umdrehung (5 % Diskrepanz). Da ein quantitativer Vergleich der Messsignale
von Zahn- und Gingivadurchblutung nicht vorgesehen und kein AU bestimmbar war, konnte
die leichte Diskrepanz der Durchflussraten beider Kreislaufe zum Ausschluss anderer Sig-

nalquellen als Erythrozytenbewegungen toleriert werden.

Alternativ ware die Verwendung einer Perfusionspumpe mdglich gewesen, wie sie innerhalb
unserer DFG-Projektgruppe (SCHM 386/3, GA 501/10, MO 2196/1) Hirmer et al. [79] unter
anderem fir Transmissionsmessungen an blutdurchflossenen Gefalken nutzten. Sie berich-
teten jedoch von Unregelmaligkeiten der Flussraten und rieten von einer Verwendung in
unserem Versuchsaufbau ab, da bei Verwendung der neuen, leistungsstarken Mess-
komponenten mit Artefakten im Spannungssignal zu rechnen war [mindliche Kommunika-

tion].

Auch Noblett et al. [154], Vongsavan und Matthews [212] sowie Diaz-Arnold et al. [38,39]
nutzten Perfusionspumpen in ihren Studien. Diaz-Arnold et al. [38,39] fliihrten Messungen
des Gleichspannungsanteils Uy des Spannungssignals mit deutlich lAngeren Messzeiten von
mehreren Minuten durch. Kurzfrequente, geringe Anderungen der Transmission spielten
wahrscheinlich eine untergeordnete Rolle und waren tolerierbar. Vongsavan und Matthews
[212] machten keine Angaben zu Messzeiten oder Signalmittelungen, fiihrten jedoch
Messungen mittels LDF durch. Kurzfristige Anderungen der Blutflussrate sind bei dieser
Messmethode ebenfalls von nachrangiger Bedeutung, da keine Anderung der BlutflieR-
geschwindigkeit zur Detektion des Blutflusses notwendig ist und daher kurzfristige Varia-
tionen der FlieRgeschwindigkeit nicht im Fokus der Betrachtung liegen. Ahnliches gilt fiir die
PO-Messungen von Noblett et al. [154], in denen Messungen der Sauerstoffsattigung im Vor-

dergrund standen (vgl. Kapitel 2.4.1 und 2.4.4).
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6.1.5 Methode der Untersuchungen am Glaspulpamodell mit gepulstem Blut-

fluss

Um die Situation in vivo mdéglichst exakt auf ein in vitro-Modell mit physiologischen Durch-
blutungsraten zu Ubertragen, wurde zunachst ein neues Molarenmodell mit Kiefersegment
entwickelt und in einem zweiten Schritt der restliche Versuchsaufbau fiir eine reduzierte

Blutflussrate angepasst.

Die Eigenschaft des Zahns, an der Zahnkrone eingestrahltes Licht iber die Zahnwurzel in
umliegende Gewebe zu leiten, kann als Grundlage der Entstehung nicht-pulpaler Signale
angesehen werden [85,157,169-171,211,212]. GroRlumige Bohrungen durch die Zahnhart-
substanzen beeinflussen die Lichtleitung in Zahngeweben zwangslaufig und konnten im neu
entwickelten Glaspulpamodell durch Mikrotomie in vertikaler Richtung, unter Erhalt der
Lichtleitung von der Krone zur Wurzel, umgangen werden. Zusatzlich gelang es, mit einer
Glashohlform eine Anbindung Uber die Wurzelkanadle und die Foramina apicales umzu-
setzen. Die zu- und abfiihrenden Kapillaren der Glaspulpa im Wurzelbereich entsprechen mit
einem Innendurchmesser von ca. 100 - 150 ym in Form und Gréle den zentral und unver-
zweigt verlaufenden, arteriellen und ventdsen GefalRen der Pulpa [35,105]. Eine Simulation
des verzweigten Kapillarnetzwerks der Kronenpulpa [35,105,113] wurde durch Erzeugung
einer turbulenten Stromung mit multidirektionalem Blutfluss in der Glaspulpa versucht, muss
aber als Kompromisslésung angesehen werden [94]. Bei der Einbringung poréser Strukturen
wurde eine Verunreinigung durch Blutkoagel beflirchtet, die reproduzierbare Messungen
erschwert hatten. Der Innendurchmesser der Glaspulpa betrdgt im Kronenbereich ca.
0,5 mm. Ein korrektes GréRenverhaltnis der Pulpa [49,100] wurde somit gewahrt. Kakino et
al. [95] und Diaz-Arnold et al. [39] durchbluteten das unbehandelte Pulpenkavum direkt. Wie
Jaeger [76] und Niklas [150] bereits diskutierten, ist in diesem Fall eine Verunreinigung der
Dentintubuli und eine Veranderung der optischen Eigenschaften des Modellzahns wahrend
der Messungen zu beflirchten. Da eine Versiegelung mit zahnmedizinischen Bonding-
materialien ebenfalls zu einer Penetration der Tubuli [138,206,218] und einer moglichen
Veranderung der Dentineigenschaften geflihrt hatte, entschied man sich in der vorliegenden
Arbeit fir eine passgenaue Hohlform aus Spezialglas mit hoher Transmission fiir chemische
und physikalische Anwendungen [231]. Vongsavan und Matthews [212] fiillten an ihrem

Zahnmodell den Spalt zwischen Pulpenwand und Glaskapillare zusatzlich mit Ringerlésung
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auf, um Reflexionseffekte an den Grenzflachen durch Anpassung der Brechungsindices zu
reduzieren. Eine reproduzierbare Umsetzung ist jedoch nur im Wasserbad maoglich und
wegen der direkten Platzierung des Sensorchips am Zahn mit anliegender Spannung in
unserem Aufbau (Kapitel 4.1.3) nicht umsetzbar. Mit dem Schneiden des Modellzahns im
Sagemikrotom wurde ein bestmoéglicher Erhalt der optischen Eigenschaften der
Zahnhartsubstanzen angestrebt. Der entstandene Spalt zwischen den Zahnhélften stellt
durch zwei zuséatzliche Grenzflachen (Zahn-Luft und Luft-Zahn) eine Verénderung der
optischen Eigenschaften dar, wurde jedoch nach sorgfaltiger Abwagung als die Option mit
dem geringsten Einfluss auf die im Fokus der Betrachtung liegenden Lichtleitereigenschaften

in koronal-apikaler Richtung angesehen.

Auch bei der Entwicklung des Modellsockels wurde eine Anndherung an die optischen und
anatomischen in vivo-Verhaltnisse angestrebt. Das Kunststoffkiefersegment wurde aus einer
Kunststoffmischung angefertigt, die zur Simulation der Transmissionseigenschaften eines
Schweinekiefers [78] entwickelt worden war. Der Schlauch fir die Gingivadurchblutung
wurde auf Hohe der Schmelz-Zement-Grenze und des oberen Wurzelbereichs positioniert.
An der Krone eingestrahltes Licht wird am starksten in diesen Bereich gestreut, in weiter
apikal gelegenen Wurzelbereichen nimmt die Intensitat der Streustrahlung ab, ist aber noch
nachweisbar [85,170]. Auch Fein et al. [51] vermuteten den starksten Einfluss auf PPG-
Signale durch die Durchblutung der marginalen Gingiva. /n vivo-Werte fiir die Durchblutung
von Gingivagewebe wurden in Untersuchungen an Hunden mit ca. 30 ml/min pro 100 g
Gewebe angegeben [80]. Die im Modell erreichte Durchblutungsrate von 0,35 mil/min wirde
demnach bei einer angenommenen Dichte des Gingivagewebes von 1 g/cm? fiir die Durch-
blutung eines Gewebevolumens von ca. 1,2 cm?® ausreichen. Dies dirfte in etwa der ge-

schatzten GréRenordnung der marginalen Gingiva des Glaspulpamodells entsprechen.

Die Modellkammer wurde bis auf die bauliche Integration der Sensorschaltung nur an die
GroRe des Glaspulpamodells angepasst. Die neuen Schlauchverbinder wurden ebenfalls
individuell aus Spezialglas [231] angefertigt. Durch die glatteren Oberflachen sollte eine

Schadigung und Koagulation der Erythrozyten verringert werden [125].

Die Durchblutungsmenge der Kreisldufe konnte durch die Verwendung von Pumpen-
schlauchen mit geringerem Innendurchmesser, eine niedrigere Pumpengeschwindigkeit

nach Wechsel auf 3-Rollen-Rotoren und eine entsprechende Anpassung des restlichen
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Schlauchsystems je Kreislauf von 23,5 ml/min auf 0,35 ml/min gesenkt werden. Dies
entspricht einer Reduktion um 98,5 %. Bei einer in vivo-Durchblutungsrate von 20 -
60 ml/min pro 100 g Pulpagewebe [105-107,137,165,225], einem durchschnittlichen Kronen-
pulpavolumen eines humanen, unteren, ersten Molaren von 53 - 76 mm? [49,100] und einer
Gewebedichte von 1 g/ml [40] ergibt sich ein in vivo-Referenzwert von 0,01 - 0,045 ml/min.

Dieser wurde zwar nicht erreicht, eine deutliche Annaherung gelang jedoch.

Die an den Drucksensoren anliegenden Drlicke lagen bei orientierenden Messungen
wahrend der Anpassung der Kreislaufsysteme bei bis zu 900 mmHg. Eine Senkung des
Stromungswiederstandes des Kreislaufsystems durch groBtmogliche Kirzung samtlicher
Schlauchlangen und Schlauchverbinder bewirkte einen Rickgang der Driicke auf 450 -
600 mmHg im Zahnkreislauf und auf 350 - 550 mmHg im Gingivakreislauf. Diese lagen

dennoch weit Gber dem physiologischen, arteriellen Druck von 43 mmHg [208].

Anders als bei den Messungen mit konstantem, ungepulstem Blutfluss (Kapitel 6.1.4), bei
denen keine quantitative Auswertung der Signale erfolgte, war bei den Messungen mit ge-
pulstem Blutfluss eine weitere Senkung der Pumpengeschwindigkeit unter die Stufe 07, zur
weiteren Druckreduktion, nicht mdglich. Eine Asynchronitdt der Pulsationen in beiden
Kreislaufen héatte zu variierenden Uberlagerungen der PPG-Signale von Zahn- und

Gingivadurchblutung gefihrt, sodass keine quantitative Auswertung moéglich gewesen ware.

Der Druck in den Kreislaufen fallt von den Schlauchpumpen stetig bis zum Auffanggefal
(0 mmHg am Schlauchende) [73]. Die tatsachlichen Driicke im Glaspulpamodell liegen also
vermutlich deutlich unter den an den Drucksensoren gemessenen Werten, die vor dem
Modell installiert wurden. Untersuchungen zur Rolle des absoluten Blutdrucks bei der Ent-
stehung photooptischer Signale finden sich in der Literatur zwar nicht, Einigkeit besteht
jedoch, dass Scherkrafte die Grundlage fir die Entstehung der Transmissionséanderung bei
Anderung der BlutflieRgeschwindigkeit bilden [33,47,51,97,125,149,178]. Da Scherkrafte
(y = 4Q/TR3) von der FlieRgeschwindigkeit Q und dem GefaRinnenradius R, aber nicht von
Druckverhaltnissen abhangen [125], kdnnte dies auf eine untergeordnete Rolle des absolu-

ten Drucks hinweisen.

87



Um die erhaltenen Ergebnisse mit gepulstem Blutfluss am Versuchsaufbau mit dem
Glaspulpamodell zu validieren, wurden die Messungen mit einem zweiten

Erythrozytenkonzentrat, das aus einer anderen Blutkonserve hergestellt wurde, durchgefiihrt.

6.1.6 Methode der Untersuchungen am Glaspulpamodell mit Pumpen-

abschaltung

Analog zu den Untersuchungen am Zahn-Gingiva-Modell wurden auch mit dem
Glaspulpamodell Versuche mit Abschaltung der Pumpen wahrend der Messung durchge-
fuhrt, um Stoérsignale anderer Quellen als die Erythrozytenbewegungen auszuschliefien und
die Abhangigkeit des PPG-Signals von einer pulsierenden Durchblutung nachzuweisen. Das
Messverfahren und alle Einstellungen des Messsystems waren zu den Messungen am Zahn-
Gingiva-Modell identisch (Kapitel 6.1.3). Messungen mit konstantem, ungepulstem Blutfluss
waren urspringlich auch am Glaspulpamodell vorgesehen, konnten jedoch durch den hohen
Stromungswiderstand nicht umgesetzt werden. Auch eine vollstadndige Befiillung der Biret-
ten flhrte zu keinem fiir eine aussagekraftige oder reproduzierbare Messung ausreichenden

Blutfluss.

6.1.7 Methode der quantitativen Auswertung

Mit Einfihrung der neuen Messkomponenten wurde die quantitative Auswertemethode (Ka-
pitel 4.7), bei der bislang je Einzelmessung der Mittelwert der einzelnen Spannungs-
amplituden (Umax - Umin) von finf Systolen und Diastolen gebildet wurde [18,76], einer Kkriti-
schen Uberpriifung unterzogen und die alternative Bestimmung des Extremwerts von AU
jeder Stichprobe Uberlegt. Die Ermittlung der jeweils kleinsten Amplitude AUmin pro Stich-
probe erlaubt die Bewertung der minimalen Empfindlichkeit des Messsystems, also der min-
destens zu messenden Amplitude einer Modulation des Spannungssignals. Schon eine ein-
zelne, stark abweichende Amplitude (sehr groRes Umin oder kleines Umax) wiirde dann jedoch
Uber die Bewertung der gesamten Stichprobe bestimmten, auch, wenn alle anderen
Amplituden ohne nennenswerte Variation wesentlich gréRer waren. Entsprechendes gilt fiir
eine Bestimmung von AUnmax und der maximalen Messempfindlichkeit des Messsystems. Die
héchste Aussagekraft wurde fur die Bestimmung des Medianwerts von AU1.3 erwartet, der

eine ausgewogene Bewertung aller Amplituden und zuséatzlich, bei Einbeziehung der oberen
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und unteren Abweichungen, eine Abschatzung der minimalen und maximalen Mess-
empfindlichkeit ermdéglicht. Laut Dr. Hiller, der die statistische Relevanz der Untersuchungen
Uberwachte, konnte bei fiuinf Stichproben (Einzelmessungen) pro Versuchsreihe die Anzahl
der auszuwertenden Perioden AU, pro Stichprobe, unter Wahrung der statistischen Aussa-

gekraft, auf jeweils drei Maxima und Minima reduziert werden.

Zur Bewertung der Untersuchungsergebnisse muss betont werden, dass die quantitative
Auswertung der Grolke von AU nachrangig ist gegeniber der qualitativen Aussage, ob ein
AU bestimmbar war oder nicht, da fiir die sichere Bestimmung der Vitalitat eines Zahnes die
Durchblutung der Pulpa detektiert kbnnen werden sollte, wahrend die Durchblutung zahn-
umgebender Gewebe keinen Einfluss auf das gemessene PPG-Signal haben darf

[27,69,98,167].

6.2 Diskussion der Ergebnisse

Anders als bei den vorhergehenden Arbeiten unserer DFG-Projektgruppe [18,76,109,150],
wurde flr die vorliegende Arbeit entschieden, dass ein Vergleich der Ergebnisse der Mes-
sungen bei 625 nm und 940 nm nicht sinnvoll ist, da eine unterschiedliche Absorption,
Streuung und Reflexion der eingestrahlten Lichtwellen durch die Glaskapillare im Zahn-
Gingiva-Modell bzw. die Glaspulpa im Glaspulpamodell bei unterschiedlichen Wellenldngen
nicht sicher ausgeschlossen werden konnten. Auch die eindeutige Festlegung einer geeig-
neteren Messwellenlange ist daher auf Basis der hier prasentierten Ergebnisse nicht még-

lich.

6.2.1 Ergebnisse der Untersuchungen am Zahn-Gingiva-Modell zum Vergleich

der Messkomponenten der ersten und zweiten Generation

Fir alle Kombinationen | - IV der Messkomponenten waren zur Pumpfrequenz synchron mo-
dulierende Signalamplituden messbar, so dass von einer technischen Tauglichkeit aller
Messgerate ausgegangen werden kann, wie sie bereits mit der Testung aller Verstarkungs-
mdglichkeiten vorab Uberprift wurde (Anhang 8.1). Die gemessenen AU-Werte korrelieren
zudem mit den Ergebnissen von Brandt [18], der gleiche Messungen mit der Kombination I,

jedoch mit einem anderen Erythrozytenkonzentrat, durchfiihrte.
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Im paarweisen Vergleich der Kombinationen zeigt sich eine jeweils geringere Signalstarke
mit den Kombinationen Il und Il als mit der Kombination | bei beiden Wellenlangen. Der
Wechsel auf den PPG2 und die LabView-Software flihrte also zunachst zu geringeren AU-
Werten als der PPG1 mit separatem Interface und der Datastudio-Software zeigte. Eine
maogliche Ursache konnte die aufwandigere analoge und die zuséatzliche digitale Filterung
des Signals sein, bei der zwar ein tendenziell gréReres Signal-Rausch-Verhaltnis erzielt wird,
jedoch die Signalamplitude verringert werden kénnte. Dies kénnte auch der Grund fir eine
Reduktion des Signals beim Wechsel von Kombination Il zu lll bei 940 nm sein, da das
940 nm-Signal tendenziell mehr vom Grundrauschen (berlagert wurde als die Signale der
Messungen mit 625 nm, wo sich von Kombination Il zu Ill eine nicht signifikante Vergrofie-
rung des Signals zeigte. Da die qualitative Detektierbarkeit pulssynchron modulierender
Signale im Sinne einer Ja-Nein-Entscheidung entscheidender als eine groRRere
Signalamplitude ist, ist dies dennoch positiv zu werten. Durch Wechsel des Sensors
zwischen Kombination Il und IV wurde trotz Reduktion des Lampenstroms I. von 0,5 A auf
0,1 A eine deutliche Steigerung der AU-Werte, auch gegenliiber Kombination | und Il, erzielt.
Ursachlich durfte eine hoéhere Effizienz des OPT101 [229] durch eine groRere
Sensoroberfliche und einen deutlich gréReren Detektionswinkel als beim SFH229 [232]
sowie eine geringere Signalddmpfung durch die direkte Transimpedanzverstarkung am
Sensor sein. Dies bestatigt die Empfehlung von Schmitt et al. [188], einen Sensor mit hoher
numerischer Apertur zu verwenden, da die transmittierten Lichtwellen nach sehr kurzer
Strecke in den Zahnhartsubstanzen von ihrer urspriinglichen Ausbreitungsrichtung durch
Streuung abweichen [17,199] und in unterschiedlichem Winkel auf die Sensoroberflache
treffen [51,188]. Die VergroRerung des Signals beim Wechsel des Interface und der Software
(Kombination | gegen Il) bei der Durchblutung von Zahn und Gingiva bei 940 nm konnte nicht

geklart werden und war fir die aktuelle Betrachtung von nachrangiger Bedeutung.

Zusammenfassend kann festgestellt werden, dass mit dem Messsystem der zweiten Gene-
ration deutlich gréltere Werte fir AU gemessen wurden als mit den Komponenten der ersten
Generation. Gleichzeitig konnte die Lampenstromstarke I. reduziert werden. Auch Schmitt et
al. [188] belegten die hohe Empfindlichkeit einer derartigen Messanordnung durch die Detek-
tion von PPG-Signalen in vivo. Eine zusatzliche Lock-In-Verstarkung [51,94] wurde auf

Grund der, fir Messungen am gegebenen Versuchsaufbau ausreichenden, Mess-
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empfindlichkeit nicht weiter verfolgt, kénnte fir weitere Untersuchungen aber nachgeristet

werden.

6.2.2 Ergebnisse der Untersuchungen am Zahn-Gingiva-Modell ohne Blutfluss

Die Messungen ohne Blutfluss zeigten bei 625 nm und 940 nm in allen Stichproben Null-
graphen der Spannungssignale, Uberlagert von Grundrauschen. Da sich in keinem Fall sich
periodisch wiederholende Strukturen zeigten, konnten andere Signalquellen als die Durch-
blutung des Zahn- und des Gingivakreislaufs grundsatzlich ausgeschlossen werden. Kritisch
zu bewerten ist der Ausschluss von mdglichen, durch die Schlauchpumpen verursachten
Bewegungsartefakten, da diese wahrend der Messungen abgeschaltet waren. Um eventuelle
Ubertragungen von Pumpenbewegungen (iber den Versuchstisch auf das Modell zu reduzie-
ren, wurden die Schlauchpumpen auf Gumminoppen gelagert. Um eine Ubertragung durch
die Schlduche zu vermeiden, wurden diese zwischen Pumpen und Modell durch Krokodil-
klemmen an massiven Stativen und durch nochmalige, starre Fihrung in der Modellklammer

fixiert.

6.2.3 Ergebnisse der Untersuchungen am Zahn-Gingiva-Modell mit Pumpen-

abschaltung

Die aufgezeichneten Graphen der Versuche mit Abschaltung der Pumpen wahrend der Mes-
sung zeigten zunachst eine pulssynchrone Modulation des Spannungssignals sowie der
Drucksignale im jeweils eingeschalteten Kreislauf. Das Abschalten der Pumpen flihrte zu
einem sofortigen Abfall des Drucks in den zuvor durchbluteten Kreislaufen. Die Spannungs-
signale pendelten nach einem initialen Peak auf ein Nullsignal mit Grundrauschen ein. Der
initiale Peak zeigte keine einheitliche Ausschlagrichtung und dirfte auf technische Phéano-
mene in der Messapparatur zurickzufihren sein, wie beispielsweise Kondensatoren-
entladungen [mindliche Kommunikation mit Irene Schulz]. Auch diese Messungen bestatig-
ten, dass keine weiteren Signalquellen Einfluss auf das Spannungssignal hatten und stellten
die Abhangigkeit des PPG-Signals von einer gepulsten Durchblutung anschaulich dar.
Cimalla et al. [33] erzielten ahnliche Ergebnisse. Sie hatten nach Abschaltung eines gleich-

mafigen Blutflusses keine LDF- und OCT-Signale mehr detektieren kénnen.
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6.2.4 Ergebnisse der Untersuchungen am Zahn-Gingiva-Modell mit konstan-

tem, ungepulstem Blutfluss

Auch die aufgezeichneten Graphen der Untersuchungen mit konstantem, ungepulstem Fluss
zeigten in keiner der Stichproben periodisch modulierende Spannungssignale. Anders als bei
den Untersuchungen ohne Blutfluss, zeigten die Graphen aber keine Nullgraphen, sondern
unregelmafige Verldufe mit variierenden Spannungen, die auf Zellbewegungen zwischen
Lichtwellenleiter und Sensor hindeuten. Sie kdnnten durch lokale
Verteilungsinhomogenitdten der Zellen im Blutstrom [56,125] entstehen, wie sie auch
Vongsavan und Matthews [212] beobachteten. Die Drucksensoren zeigten konstante
25 mmHg im Zahnkreislauf und 10 - 15 mmHg im Gingivakreislauf an. Der unterschiedliche
Druck resultierte aus den unterschiedlichen Gefaldurchmessern von 1 mm im Zahn- und
zweimal 3 mm im Gingivakreislauf, aus denen unterschiedliche FlieRwiderstédnde resultier-
ten. Eine theoretisch zu erwartende Veranderung des Gleichspannungsanteils Uy des PPG-
Signals als Folge einer Transmissionsanderung der EKs durch den Blutfluss (Kapitel 2.2.4),
konnte im Vergleich zu den Messungen ohne Fluss des Erythrozytenkonzentrats mit dem
vorgestellten System nicht festgestellt oder beurteilt werden. Uy wurde bereits friihzeitig in
der Filter- und Verstarkungskaskade abgegriffen und herausgefiltert. Eine eventuelle Veran-

derung von Ug war daher zu gering, um an dieser Stelle detektiert werden zu kénnen.

Studien mit ahnlichen Versuchsaufbauten [39,125] untersuchten lediglich langerfristige
Veranderungen der Transmission durch Variation von Hamatokrit, Oxygenierung und Blut-
flussgeschwindigkeit. Ein Vergleich zu unseren Messungen fallt somit schwer. Lindberg und
Odberg [125] ermittelten in ihrer Studie mit unterschiedlichen Wellenldngen die héchste
Sensibilitat fiir Anderungen der BlutflieBgeschwindigkeit bei 940 nm. Dies unterstiitzt zusétz-
lich unsere Wahl der Messwellenlange von 940 nm sowie die Aussagekraft unserer Ergeb-

nisse.

Auf Grund unserer Messergebnisse kann davon ausgegangen werden, dass mit dem vorge-
stellten Messverfahren nur periodische, strukturierte Blutflussanderungen im Sinne einer
Systole und Diastole, also ein gepulster Blutfluss wie er auch in der Pulpa zu erwarten ist
[90], zu einem periodisch modulierenden PPG-Signal fiihren, dessen Amplitude in einen AU-
Wert Ubertragen werden kann. Messungen ohne Blutfluss oder konstant, ungepulst flieRen-

des Blut zeigten hingegen keine entsprechenden Modulationen.
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6.2.5 Ergebnisse der Untersuchungen am Glaspulpamodell mit gepulstem

Blutfluss

Mit gepulster Durchblutung konnten am Glaspulpamodell fiir alle Durchblutungsmodi bei
625 nm sowie flir die kombinierte Durchblutung von Zahn und Gingiva und der selektiven
Durchblutung des Zahns bei 940 nm strukturierte Signale detektiert werden und AU-Werte
bestimmt werden. Bei 940 nm konnte bei selektiver Gingivadurchblutung kein strukturiertes

Signal ermittelt werden.

Dieses Ergebnis belegt die vorrangig angestrebte Eignung des Glaspulpa-Versuchsaufbaus,
bei grolter im Rahmen dieser Arbeit méglicher Annadherung an physiologische GréRenwerte
und Durchblutungsraten, einen gepulsten Blutfluss zu simulieren und zu detektieren.
Weiterhin belegt es die Streuung eingestrahlten LED-Lichts in zahnumgebende Gewebe und
die Moglichkeit der Durchblutung der marginalen Gingiva, am Zahn gemessene PPG-Signale
der Pulpadurchblutung zu beeinflussen oder bei fehlender Pulpadurchblutung PPG-Signale
zu generieren, die als Pulpasignale fehlinterpretiert werden kénnen. Dies wird durch erste in
vivo-Studien mit PPG- und PO-Messungen unterstitzt, die ebenfalls einen Einfluss nicht-

pulpaler Signalquellen auf Messungen nachweisen konnten [51,98,140,195].

Bei einer Messwellenldnge von 940 nm konnten in dieser Untersuchung keine Signale der
Gingivadurchblutung detektiert werden. Dies schliel3t den Einfluss der Gingivadurchblutung
auf in vivo-Messungen jedoch nicht aus, wie in vivo-Untersuchungen zum Einfluss der
Gingiva und zahnumgebender Strukturen mit &hnlichen Messwellenlangen [51,98,195] bele-
gen. Um Signale der Gingivadurchblutung auch am Glaspulpamodell nachweisen zu kénnen,
waren weitere Untersuchungen mit zusétzlicher Verwendung eines Lock-In-Verstarkers

[94,150] sinnvoll.

Die Signalmplituden der Messungen mit dem Erythrozytenkonzentrat 16 waren jeweils signi-
fikant grof3er als mit den Konzentrat 17, das aus einer Blutkonserve eines anderen Spenders
hergestellt worden war. Die paarweisen Verhdaltnisse der AU-Werte bei selektiver und
kombinierter Durchblutung von Zahn und Gingiva zueinander stimmen aber Uberein. Auch
Ramsay et al. [175] berichten von a&hnlichen, interindividuellen Variationen von
Blutpraparaten, die sich durch Abweichungen der individuellen optischen Eigenschaften von

Blut unterschiedlicher Spender erkldren lassen [71,134]. Die Ergebnisse der ersten
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Versuchsdurchfiihrung  konnten  somit durch die Ergebnisse der zweiten

Versuchsdurchfiihrung validiert werden.

Die AU-Werte der selektiven Gingivadurchblutung waren bei 625 nm signifikant kleiner als
die AU-Werte der selektiven Durchblutung des Zahns und der kombinierten Durchblutung
von Zahn und Gingiva. Dieses Ergebnis darf jedoch nicht als Beleg flir eine untergeordnete
Rolle der Gingivadurchblutung bei der Detektion von PPG-Signalen am Zahn verstanden
werden. Zudem wurde im vorgestellten Modell nur die Durchblutung der marginalen Gingiva
simuliert. /n vivo stellen die Durchblutung des Parodontalgewebes [93,94,140,154,161] und
benachbarter Strukturen wie der Lippe und Zunge [51,160] weitere moégliche EinflussgréRen
auf PPG-Messungen dar. lhr Einfluss speziell auf LDF-Messungen wurde bereits mehrfach

diskutiert und nachgewiesen [81,169,171,198,212].

6.2.6 Ergebnisse der Untersuchungen am Glaspulpamodell mit Pumpen-

abschaltung

Die Ergebnisse der Messungen mit Pumpenabschaltung am Glaspulpamodell entsprechen
denen der Messungen am Zahn-Gingiva-Modell. Nach Pumpenabschaltung fielen die zuvor
mit dem Drucksignal synchron modulierenden Spannungssignale auf einen Nullgraph mit
Grundrauschen ab. Im Vergleich der Ergebnisse beider Modelle fallt beim Glaspulpamodell
ein verzogerter, kontinuierlicherer Druckabfall nach dem Abschalten der Pumpen auf. Wie in
Kapitel 6.1.5 beschrieben, waren Strémungswiderstand und Druck im neueren Versuchs-
aufbau deutlich héher, so dass ein kontinuierlicherer Druckabfall und ein NachflieRen des vor
dem Modell gestauten Erythrozytenkonzentrates als Erklarung wahrscheinlich erscheint.
Auch fir das Glaspulpamodell konnte somit eine Abhangigkeit der PPG-Signale von einem
pulsierenden Blutfluss nachgewiesen und dargestellt sowie andere Signalquellen als der

simulierte Blutfluss ausgeschlossen werden.

6.2.7 Diskussion der Entstehungsweise der PPG-Signale

In frihen Untersuchungen zur Methodik der PPG [39,97,194,209] wurden als Ursache fir die
Transmissionsanderung von durchbluteten Geweben wahrend Systole und Diastole Gefal3-
wandbewegungen und Anderungen der GefaRvolumina vermutet (Kapitel 2.4.3). Durch die

Messung pulssynchron modulierender PPG-Signale in vitro an starren, durchbluteten
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Gefalten [18,28,88,125,126,149,150] und in vivo an durchblutetem Knochengewebe mittels
PPG [149] und der zur PPG sehr ahnlichen Methode der Nahinfrarotspektroskopie (NIRS)
[13,50,131], konnten diese als Hauptursache jedoch ausgeschlossen werden, da hier weder
GefaBwandbewegungen noch Volumenanderungen mdglich waren. Gleichzeitig konnte in
Studien, die die optischen Eigenschaften von Blut unter unterschiedlichen Bedingungen
untersuchten, nachgewiesen werden, dass die Transmission von Blut unter anderem von
dessen FlieRgeschwindigkeit und daraus resultierenden Scherkraften abhangt
[33,47,53,79,125,204] (Kapitel 2.2.4). Letztere wurden daher zunehmend als Hauptursache
fir die pulssynchrone Transmissionsdnderung durchbluteter Gewebe und die Entstehung
von PPG-Signalen diskutiert [5,15,51,126,178] (Kapitel 2.4.3). Erklarungen, welche Effekte
hierfir im Detail verantwortlich sind oder Interpretationsversuche unter Zusammenfiihrung
der Ergebnisse aus PPG-Studien und Studien zu den optischen Eigenschaften von stati-

schem und bewegtem Blut konnten in der Literatur nicht gefunden werden.

Die Ergebnisse unserer Untersuchungen ohne Blutfluss (Kapitel 5.2 und 6.2.2), mit Pumpen-
abschaltung wahrend der Messung (Kapitel 5.3, 5.6, 6.2.3 und 6.2.6) und mit ungepulstem,
konstantem Blutfluss (Kapitel 5.4 und 6.2.4) zeigen, dass fir die Messung eines Blutflusses
mit Hilfe der PPG eine Anderung der FlieRgeschwindigkeit des Erythrozytenkonzentrates
notwendig ist, wie sie wahrend Systole und Diastole auftritt. Dies entspricht der These, dass
PPG-Signale durch flieRgeschwindigkeitsabhingige Anderungen der Transmission von Blut

entstehen.

Abhangig von der Flieligeschwindigkeit und somit von Scherkraften treten im Blut die Pha-
nomene der Erythrozytenaggregation, -axialmigration, -orientierung und -deformation auf
(Kapitel 2.2.4). Unbewegte Erythrozyten bilden dreidimensional vernetzte Zellaggregate aus
(Abb. 2.5), so dass die Transmission des Bluts durch die Entstehung von Plasmaliicken zwi-
schen den Aggregaten steigt [125,185,186]. Schmid-Schénbein et al. [185] zeichneten die
Transmissionsdnderung von Blut nach Stopp eines Blutflusses bzw. nach Verringerung der
Scherkréfte und anschlieBendem Blutflussstopp im zeitlichen Verlauf auf (Abb. 6.1). lhre Er-
gebnisse zeigen, dass ein Transmissionsanstieg durch Zellaggregation nach Stopp des Blut-
flusses (A, C, E, G in Abb. 6.1) erst um mehrere Sekunden verzégert und nach einem

initialen Transmissionsabfall eintritt. Ahnliche Ergebnisse erhielten Enejder et al. [47]. Die
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physiologische in vivo-Pulsdauer liegt unter einer Sekunde [77], so dass Zellaggregationen

als Ursache flir PPG-Signale unwahrscheinlich erscheinen.

751 IS my

®
460s™ \[ ©
=
Flow retardation Flow stop

Abb. 6.1: Grafische Darstellung der Transmissionsanderung von Blut in einem
Rheoskop; gemessen wurde die am Sensor entstehende Spannung nach
Verringerung der Scherrate (B, D, F) und Stopp des Blutflusses (A, C, E, G);
nach Stopp des Flusses sinkt die Transmission initial kurz ab und steigt dann
in Folge der Zellaggregation kontinuierlich Gber einen Zeitraum von mehreren
Sekunden an, unverandert ibernommen aus [185]

Der Scherkraftgradient in durchflossenen GeféaRen von der Gefalimitte (geringe Scherkréfte)
zur GefaBwand (hohe Scherkrafte) fuhrt zur Axialmigration der Erythrozyten in die Gefaf3-
mitte [47,54,65,125,185,186]. An der GefalBwand entsteht ein Bereich mit reduziertem
Hamatokrit, der sogenannte Gleitbereich, wahrend der Hamatokrit zentral erhéht ist [59].
Untersuchungen zur Abhangigkeit der Transmission von Blut vom Hamatokrit [24,125,178]

und bei zusatzlicher Variation der Scherrate [125] zeigten eine indirekt proportionale
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Abhangigkeit der Transmission von Hamatokritwerten von 0 bis ca. 40 %. Fir hohere
Hamatokritwerte zeigte sich keine Anderung bzw. ein Absinken der Transmission. Die
Transmission von Blut ist somit bei physiologischem Hamatokrit gering. Eine Hamatokrit-
erniedrigung fuhrt zu einer erhéhten Transmission, eine Erh6hung des Hamatokrits jedoch
zu keiner Erniedrigung der Transmission. Ein Hamatokritgradient im durchstrémten Gefal
kénnte zu einer Erhdéhung der Transmission am Gefalirand fiihren, wahrend die Trans-
missionsanderung zentral geringer ware. Diese Vermutung stimmt mit der mehrfach be-
schriebenen Beobachtung des Anstiegs der Transmission proportional zur Scherrate iberein
[47,125,178,180,185,186]. Roberts et al. [178] vermuteten zudem Erythrozyten-
aggregationen in Folge des hohen Hamatokrits in der GefalBmitte, die zu einer zusétzlichen

Transmissionserhdhung beitragen kdnnten.

Neben der Axialmigration tritt eine Orientierung der plattchenférmigen Erythrozyten parallel
zur Gefallwand und bei sehr hohen Scherraten (Uber 600 s') eine zusatzliche Deformation
auf [47,54,65,125,185,186] (Kapitel 2.2.4). Roggan et al. [180] stellten in einer aufwandigen
Untersuchung der optischen Eigenschaften von Blut dar, dass fiir die Anderung des Streu-
ungs-, des Absorptions- und des reduzierten Streuungskoeffizienten sowie des Anisotro-
piefaktors hauptsachlich die Axialmigration der Erythrozyten verantwortlich sei. Die Zell-
deformation zeigte keinen signifikanten Einfluss. Cimalla et al. [33] untersuchten flielRendes
Blut bei unterschiedlichen Scherraten mittels optischer Koharenztomographie (OCT). Sie
konnten die in diesem Kapitel genannten, scherratenabhangigen Effekte bestatigen und be-
obachteten zusatzlich einen verzégerten Rickgang des durch die Zellorientierung verur-
sachten Koharenzmusters ber mehrere Sekunden. Dies unterstitzt die These von Roggan
et al. [180] beziglich der untergeordneten Rolle der Zellorientierung fiir die kurzfrequente

Entstehung der PPG-Signale.

Neben scherkraftabhéngigen Effekten wurden kurzfristige, pulsabhéngige Anderungen der
Konzentration [95] und Sauerstoffsattigung [15] des Hamoglobins als Ursache von Trans-
missionsanderungen diskutiert. Brandt [18] konnte bei in vitro-PPG-Messungen nur fir
Ldésungen mit intakten oder teilweise lysierten Erythrozyten pulssynchron modulierende Sig-
nale detektieren. Nicht jedoch an hamoglobinhaltigen, zellfreien Lésungen. Diese Ergebnisse
deuten auf eine Beteiligung zelluldrer oder korpuskularer Teilchen bei der PPG-Signalent-

stehung hin [18]. Ein von Hamoglobin, das in den Messungen von Brandt [18] keinen Ein-
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fluss auf die PPG-Signalentstehung zeigte, abhangiger Effekt scheint unwahrscheinlich. Eine
Anderung der Sauerstoffsattigung des Hamoglobins wiirde zudem zu einer spektralen Ande-
rung der Absorption flihren [56,125,133,135,180] (Kapitel 2.4.2). Eine solche
flieRgeschwindigkeitsabhéngige Anderung des Absorptionsspektrums wurde in Studien zu
den optischen Eigenschaften flieRenden Bluts jedoch nicht beobachtet [47,79,128,133].
Darlber hinaus konnten auch bei PPG-Messungen mit isobestischen Wellenlangen, bei
denen die Absorption des Hamoglobins nicht von dessen Sauerstoffsattigung abhangt, die
Absorption des oxygenierten und des desoxygenierten Hamoglobins also gleich grof} ist,

PPG-Signale detektiert werden [149].

Die Entstehung der scherratenabhéngigen Transmissionsdnderung von Blut kann also an
Hand der optischen Eigenschaften von bewegtem Blut und speziell dem Ph&nomen der
Erythrozyten-Axialmigration in durchbluteten GefalRen auf der Basis von in vitro-Studien
nachvollzogen werden. Ein in vivo-Nachweis der in diesem Kapitel geschilderten und disku-

tierten in vitro-Ergebnisse wurde bislang nicht durchgefihrt.

Mit der Methode der Nahinfrarotspektroskopie (NIRS), einer PPG-Methodik im Nahinfrarot-
Wellenlangenbereich, bei der Einstrahl- und Detektionspunkt mehrere Zentimeter von einan-
der entfernt sind, konnten in in vivo-Studien pulssynchrone Signale in oberflachlich gelege-
nen Knochen, wie beispielsweise der Patella, detektiert werden [13,50,131]. Binzoni et al.
[14] berichteten in Untersuchungen unter Verwendung der NIRS von Anderungen des Blut-
volumens im Knochengewebe durch Verdrdngung interstitieller Flissigkeit, jedoch nur als
langfristige Veranderung ohne Bedeutung fir die Entstehung pulssynchroner Signale
[14,15,50]. Farzam et al. [50] beobachteten jedoch auch eine kurzfristige, pulssynchrone
Anderung der Absorption und Streuung sowie der Hamoglobingesamtmenge und -sauer-
stoffsattigung, ohne jedoch eindeutige Erklarungen hierflr zu nennen. Aziz et al. [10] zeigten,
dass mittels der NIRS Knochengewebe in bis zu 4 cm Tiefe und somit auch weich-
gewebliches Knochenmark untersucht werden kann, in dem keine direkte Hartgewebs-
ummantelung der BlutgefalRe vorliegt. Dies ware eine mogliche Erklarung fir die Beobach-
tungen von Farzam et al. [50]. Die Ergebnisse der NIRS-Untersuchungen zeigen, dass zur
endgiltigen Klarung der in vivo-Entstehung von PPG-Signalen weitere Studien notwendig

sind. Auch Binzoni et al. [15] weisen auf eine deutlich hdhere Komplexitat der in vivo-Situa-
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tion als bei in vitro-Modellen hin, die eine abschlieRende Klarung der Ursachen der PPG-

Signalentstehung erschwert.

Im Rahmen der vorgestellten Untersuchungen konnte, durch die Integration neuer
Messkomponenten in den Versuchsaufbau, die Messempfindlichkeit und somit die GréRe der
detektieren AU-Werte im Vergleich zum bisherigen Messsystem signifikant vergrof3ert
werden. Gleichzeitig gelang die Verringerung der in den Zahn eingestrahlten Lichtintensitat
durch die Reduktion des Lampenstroms I.. Es konnte gezeigt werden, dass das Messsystem
unempfindlich gegen andere Signalquellen als die simulierte Durchblutung des Zahns und
der Gingiva ist. AusschlieBlich Letztere zeigte einen Einfluss auf die gemessenen PPG-
Signale sowie auf AU. Weiterhin wurde dargestellt, dass strukturierte, periodische
Modulationen der PPG-Signale, aus denen AU-Werte bestimmt werden koénnen, nur bei
einem pulsierenden Blutfluss im Sinne einer Systole und Diastole entstehen. Ein ungepulster
Blutfluss, der bei anderen Messmethoden, wie u.a. der Laser-Doppler-Flussmessung, zur

Blutflussdetektion ausreicht (Kapitel 2.4.1), konnte keine solchen Modulationen erzeugen.

Ein neuer in vitro-Versuchsaufbau mit, im Rahmen dieser Arbeit, weitest mdglicher
Annaherung an physiologische GroRenverhéltnisse sowie Durchblutungsraten des Zahns
und der Gingiva konnte etabliert und der Einfluss der simulierten Durchblutung der Gingiva
auf am Zahn gemessene PPG-Signale bei einer Messwellenlange von 625 nm erstmals bei
physiologischer Durchblutungsrate in vitro nachgewiesen werden. Auch wenn im
vorgestellten in vitro-Modell bei 940 nm Messwellenlange keine Signale der simulierten
Gingivadurchblutung detektiert werden konnten, kann ein Einfluss der Gingiva auf in vivo-
Messungen nicht ausgeschlossen werden. Zuséatzlich belegen die Messungen in vitro, dass

an der Zahnkrone eingestrahltes LED-Licht in zahnumgebende Gewebe gestreut wird.

Zusammenfassend zeigen die Ergebnisse, dass mit den neuen Messkomponenten und dem
Versuchsaufbau mit der Glaspulpa die Durchblutung der Zahnpulpa in vitro simuliert und
detektiert werden kann. Gleichzeitig kénnen bei einer Messwellenlange von 625 nm die
Signale der simulierten Gingivadurchblutung detektiert werden. Ein konstanter, ungepulster

Blutfluss konnte dagegen in einem weiteren in vitro-Versuchsaufbau nicht detektiert werden.
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7. Zusammenfassung

Basierend auf den vorangehenden Arbeiten der DFG-Projektgruppe (SCHM 386/3,
GA 501/10, MO 2196/1), fuhrte die vorliegende Arbeit die kontinuierliche Weiterentwicklung
und Verfeinerung der PPG-Messtechnik am in vitro-Modell fort, um die Entwicklung einer
objektiven und zuverldssig in vivo einsetzbaren PPG-Methode zur Vitalitdtsprifung an
Zahnen zu ermoéglichen. Im ersten Versuchsteil wurden in einen bestehenden
Versuchsaufbau, der eine unabhangige Simulation der Zahn- und Gingivadurchblutung
ermoglichte, neue Messkomponenten zur Verbesserung der Signalqualitdt und Steigerung
der Signalstarke integriert, angepasst und evaluiert. Sie konnten im Vergleich zum
bisherigen Messsystem bei reduzierter Intensitdt des eingestrahlten Lichts mit 625 nm und
940 nm Wellenldnge fir alle Versuchsanordnungen signifikant héhere Amplituden AU des
pulssynchron modulierenden Spannungssignals detektieren. Um bei Verwendung der
empfindlicheren Messkomponenten andere Signalquellen als den gepulsten Fluss des
Erythrozytenkonzentrates ausschlieBen zu koénnen, wurden Kontrollmessungen ohne
Blutfluss, mit Abschaltung der Schlauchpumpen wahrend der Messung und Messungen mit
konstantem, ungepulstem Fluss durchgefihrt. In keiner der Stichproben konnten periodische
Modulationen der aufgezeichneten Spannungs- und Drucksignale festgestellt werden. Es
konnte somit gezeigt werden, dass zur Detektion eines auswertbaren PPG-Signals ein
gepulster Blutfluss notwendig ist. Mit der Entwicklung eines neuen in vitro-Modells mit einer
Glaspulpa und der Anpassung des restlichen Versuchsaufbaus wurde im zweiten Studienteil
die weiteste im Rahmen dieser Studie mdgliche Anndherung an in vivo-GrélRenverhaltnisse
und -Blutflussraten umgesetzt. Messungen mit jeweils selektivem und kombinierten,
gepulstem Blutfluss in Zahn- und Gingivakreislauf bei 625 nm und 940 nm zeigten, mit
Ausnahme der selektiven Gingivadurchblutung bei 940 nm, pulssynchron modulierende
Spannungssignale, aus denen eine Spannungsamplitude AU bestimmt werden konnte. Auch
am neuen Modell zeigten sich in Kontrollmessungen nach Pumpenabschaltung keine
strukturierten Modulationen. Es gelang, im Rahmen dieser in vitro-Studie einen neu
entwickelten Versuchsaufbau zu etablieren und den Einfluss der Durchblutung zahn-
umgebender Gewebe auf Messungen der Pulpadurchblutung mittels PPG in vitro zu
belegen. Die prasentierten Ergebnisse belegen die Notwendigkeit der kritischen Bewertung
in vivo detektierter PPG-Signale, auf deren Basis die Vitalitdt von Zahnen bestimmt werden

soll.
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8. Anhang
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V196-201: Verstarkung 1: 10fach, Licht: infrarot ( 940nm)
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V208-213: Verstarkung 1: 50ach, Licht: infrarot ( 940nm)
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8.2 Protokoll fir Versuchsdurchfiihrungen mit dem Photoplethysmographie-

Aufbau

Versuchsaufbau

Kreislauf- und Lichtquellenaufbau:

- 84 cm Schlduche in die Pumpen einlegen, die kurzen Enden (10 cm) werden beim

Zahnkreislauf nach unten ausgefihrt, beim Gingivakreislauf nach oben.

- Schlauch so einlegen, dass die gelben Schlauchmarkierungen von aufen biindig mit
dem Umlaufgehduse abschlieRen, dann mit den Schlauchklemmen und Kalibrierstab-

chen (Distanzhalter zum Umlaufgehause fir definierte Klemmkraft) fixieren.

- Die kurzen Schlauchenden mit Kunststoffringen versehen, in Krokodilklemmen klem-
men und Uber die waagerechten Enden des T-Stlicks mit den 14 cm langen Schldu-

chen verbinden.

- Die freien Enden des 14 cm langen Schlauches werden im Zahnkreislauf mit der
geriffelten Seite der Kapillare, im Gingivakreislauf mit dem mesialen Ende des
Zahnmodells verbunden. Kapillare durch den Zahn fiihren und je einen 16 cm langen
Schlauch an Kapillare und Gingivaausfluss anstecken (noch nicht bis auf Anschlag

aufschieben).

- Zahnmodell unter Kontrolle der Spannungsfreiheit der Kapillare und Kkorrekter
Schlauchfliihrung in die sensorseitige Halterklemme driicken, zweite Klemmenhalfte
entsprechend anbringen und die beiden Klemmenschrauben anziehen, nachdem die
Kapillare bis auf Anschlag des oberen Schlauches in das Modell geschoben und der

untere Schlauch ebenfalls auf Anschlag am Modell hochgeschoben wurde.

- Drucksensoren per Kanullenspritze mit Silikonél blasenfrei und randvoll beschicken.
Drucksensor 1 am T-Stlick im Zahnkreislauf anschlieRen, Drucksensor 2 entsprechend

im Gingivakreislauf anschlielen.

- Die noch freien Enden der Pumpenschlduche werden mit den Ansaugstutzen verbun-
den, dieser wie auch die 16 cm-Schlauche in das Blutglas getaucht und dieses mit Pa-

rafilm abgedeckt.
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Pumpen auf Geschwindigkeit ,04“ stellen und Drucksensoren durch kurzes Abstecken

entliften.

Pumpen auf Geschwindigkeit ,09“ stellen und vorlaufen lassen, Luftblaschen werden

durch Zusammendriicken des Schlauches aus dem System entfernt.

Lichtwellenleiter bis auf Kontakt in die Halterungen an der Modellklemme und mit
besonderer Vorsicht in die LED-Leiste einfiihren, Fixierung festziehen. Der Lichtleiter

darf zu keiner Zeit geknickt oder auf Torsion belastet werden.

Diodenkéstchen per Kabel an Lichtstromquelle anschlielen: Masse (schwarz) konstant
angeschlossen, pos. Kontakt (rot) von entsprechender LED. 3,5mm Klinkenstecker zur

Lifterversorgung anstecken.

AuRer den beiden Pumpen missen zum Auf- und Abbau immer alle Gerate abgeschaltet

sein!

SFH229 - PPG1 - Science Workshop:

Sensor SFH229 mit Bananenstecker am Photoplethysmographen (PPG) 1 bei ,Zahn®
anschlieRen, PPG1-Ausgang Uber Audio-Audio-Kabel am Kanal A des Science-Work-

shop anschliel3en.

Drucksensor 1 (Zahn) mit Kanal B und Drucksensor 2 (Gingiva) mit Kanal C am

Science Workshop verbinden.

Voltmeter am PPG1 einstecken, Voltmeter einschalten und korrekte Skalierung

kontrollieren.

USB-Anschluss des Science Workshop am Notebook anschlieen, Datastudio starten.

SFH229 — PPG1- Interface PPG2:

Sensor SFH229 mit Bananenstecker am Photoplethysmographen (PPG) 1 bei ,Zahn®

anschlieRen.
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PPG1-Ausgang Uber Audio-BNC-Kabel und BNC-Bananenbuchsen-Adapter an einen

der externen Eingangen des PPG2 anschliel3en.

Drucksensor 1 (Zahn) mit der Buchse ,Druck Zahn“ des PPG2 und Drucksensor 2 mit

der Buchse ,Druck Gingiva“ des PPG2 verbinden.

PPG2 per USB-Kabel mit dem Notebook verbinden, LabView starten und korrekten

Eingang fir das Lichtsignal am PPG2 auswahlen.

Voltmeter am PPG2 einstecken, Voltmeter einschalten und korrekte Skalierung

kontrollieren.

SFH229 - PPG2 - Interface PPG2:

Sensor SFH229 mit Bananenstecker am ,Eingang B* des PPG2 anschliel3en, roten

Kippschalter auf ,Eingang B stellen.

Drucksensor 1 (Zahn) mit der Buchse ,Druck Zahn* des PPG2 und Drucksensor 2 mit

der Buchse ,Druck Gingiva“ des PPG2 verbinden.
PPG2 per USB-Kabel mit dem Notebook verbinden, LabView starten.

Voltmeter am PPG2 einstecken, Voltmeter einschalten und korrekte Skalierung

kontrollieren.

OPT101 - PPG2 - Interface PPG2:

Sensor OPT101 per BNC an die Stromversorgung des PPG2, per Bananenstecker an

den ,Eingang A“ des PPG2 anschlielRen, roter Kippschalter auf ,Eingang A“ stellen.

Drucksensor 1 (Zahn) mit der Buchse ,Druck Zahn“ des PPG2 und Drucksensor 2 mit

der Buchse ,Druck Gingiva“ des PPG2 verbinden.
PPG2 per USB-Kabel mit dem Notebook verbinden, LabView starten.

Voltmeter am PPG2 einstecken, Voltmeter einschalten und korrekte Skalierung

kontrollieren.
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Far alle Aufbauten:

Steckdosenleiste und Geréate einschalten.

Lichtnetzgerat erst Uber die Spannung hochdrehen, dann die Stromstarke einstellen

(Lichtleiter muss eingesteckt sein!).

Alle Versuche werden mit zugezogenem Vorhang, abgeschalteter Raumbeleuchtung

und eingeschalteter Klimaanlage durchgefihrt.

Richtlinien fir die Versuchsdurchfiihrung

Eine Versuch entspricht maximal 6 Unterversuchen, wahrend derer die Messapparatur

unverandert bleibt. Variiert werden nur Lichtquelle oder Durchblutung.
Zusammengehorige Versuchsreihen missen

a) an einem einzigen Tag

b) von nur einem Probanden

¢) mit Blut aus einer Konserve (4-5 Schraubglaser) durchgeflhrt werden.

Pro Unterversuch (entspricht einem Versuchsaufbau) kénnen 5 Stichproben genom-
men werden. Pro Glasflaschchen kénnen somit maximal 30 Stichproben genommen

werden.

Spatestens nach 2 Stunden muss das Glasflaschchen verworfen und ein Neues

verwendet werden.

Bei Messungen mit dem SFH229 muss vor jeder Stichprobe 2 min gewartet werden,
bis sich der Graph eingependelt hat, mit dem OPT101 1 min. Grundsatzlich ist

zwischen jeder Stichprobe durchzuflihren:
a) Lichtleiter vom Zahnmodell abstecken und wieder neu anschlief3en.
b) Blutkreislauf leerpumpen, Spilen mit Wasser, Schraubglas mit EK aufschitteln.

c) nach Wiederbeflllen des Kreislaufs 1 bzw. 2 Minuten Vorlauf unter Beachtung der

korrekten Phasenverschiebung der Pumpen und Luftblasenkontrolle.

Zu jeder Stichprobe werden Uo, UL, Raumtemperatur notiert.
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Versuchsabbau

- Strom abschalten, entsprechend des Versuchsaufbaus alle Bauteile in umgekehrter

Reihenfolge zuriickbauen.

- Alle Schlauche ausbauen, mit Wasser durchspilen

- Verwahrung der Lichtleiter in Schutzhillen

- Wischdesinfektion des Arbeitsplatzes und der Arbeitsmaterialien
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