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AE   Airy-Einheit (Durchmesser des Beugungsscheibchens) 

AFWHM  axiale Halbwertsbreite (axiale Auflösung) 

CAD  Computer Aided Design (rechnergestützte Konstruktion) 

CAM  Computer Aided Manufacturing (rechnergestützte Fertigung) 

CCD  Charged coupled device (Detektormatrix) 

CMOS complementary metal-oxide semiconductor (Detektormatrix)  

CFS  Farblängsfehler, axialer chromatischer Fokusshift 

CKMS  chromatisch konfokaler Multispotsensor 

CT  Computertomograph 

FWHM Halbwertsbreite  

FOV   laterale Ausdehnung des Messfelds 

FPGA  Field Programmable Gate Array (integrierter Schaltkreis) 

IOS  intraoraler 3D-Scanner 

LFWHM laterale FWHM (laterale Auflösung) 

LSM   Laser-Scanning Mikroskop 

MLA  Mikrolinsenmatrix 

MTF   Modulationstransferfunktion  

MPEE  max. zulässige Längenmessabweichung 

MA  mittlere Abweichung zum Sollwert 

MRE  Mittlere Reproduzierbarkeit einer Einzelmessung 

NA  Numerische Apertur 

OTF  optische Transferfunktion 

PMMA Polymethylmethacrylat 

PSF   Punktspreizfunktion 

PH  Durchmesser der konfokalen Blende (Pinhole) 

RMS   Root Mean Square (Wurzel der Fehlerquadrate) 

ROI  Region Of Interest (ausgewählter Bereich) 

SNR  Signal-Rausch-Verhältnis 

STD  Standardabweichung 

STL  Datensatz 3D-Oberfläche (Standard Tessellation Language) 

SAFHWM  spektrale axiale Halbwertsbreite  
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1 Einleitung 

1.1 Motivation 

Der medizinisch-technische Wissenschaftsbereich der Prothetik befasst sich mit 

der Konstruktion und Herstellung von Prothesen als Ersatz für verlorene Organe. 

„In der zahnmedizinischen Prothetik bedeutet dies im engeren Sinne das Ersetzen 

verlorengegangener Zähne“ [37] oder das teilweise Ersetzen erkrankter bezie-

hungsweise beschädigter Zähne. Zur Herstellung von Zahnprothesen (Zahner-

satz) ist die möglichst exakte Kenntnis der Geometrie der zu versorgenden Zähne 

und gegebenenfalls des umliegenden Zahnhalteapparats notwendig. Hierzu ste-

hen dem Zahnarzt aktuell verschiedene Methoden zur Verfügung, die sich in die 

konventionelle Abformung mit plastisch verformbaren Abformmassen (z.B. Elas-

tomeren) und die digitale intraorale Erfassung der Zahngeometrie einteilen lassen. 

Bis auf eine Ausnahme war die konventionelle Abformung im Patientenmund noch 

bis 2005 die einzige Möglichkeit zur Herstellung eines Arbeitsmodells, auf dessen 

Basis die Zahntechnik den Zahnersatz herstellen konnte. Diese Ausnahme stellte 

der bereits in den 80er Jahren vorgestellte digitale Intraoralscanner Cerec der 

Firma Sirona dar. Obwohl die konventionelle dentale Abformung zahlreiche Nach-

teile gegenüber der intraoralen digitalen Abformung aufweist und gegenwärtig 

zahlreiche verschiedenartige Intraoralscanner (IOS) verfügbar sind, kommen nur 

wenige Menschen im Rahmen einer kieferorthopädischen oder prothetischen Be-

handlung an der unangenehmen konventionellen Abformung mit Elastomeren vor-

bei. Die Begründung hierfür kann in den hohen Initialkosten für IOS (ab ca. 

10.000 €) und teilweise vorhandenen technischen Defiziten und Limitationen ver-

fügbarer IOS gesucht werden. Allerdings sind digitale Verfahren zur optischen di-

rekten intraoralen Abformung massiv auf dem Vormarsch, was sich zum Beispiel 

durch die Ausstellung von über zwölf verschiedenen intraoralen Zahnscannern auf 

der Internationalen Dental-Schau IDS 2015 gezeigt hat. Aus Sicht der Geräteher-

steller ist das zukünftige Marktpotential für die digitalisierte und vollständig auto-

matisierte Herstellung für Zahnersatz extrem hoch, da zwar bisher nur ein sehr 

geringer Anteil der Zahnärzte tatsächlich die notwendigen Geräte besitzt, die Be-

kanntheit dieser Technologie aber sehr hoch ist und als zukünftiger Standard dis-
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kutiert wird. Durch die Entwicklung und Verfügbarkeit noch leistungsfähigerer und 

kostengünstigerer IOS und die Optimierung der Arbeitsabläufe ist davon auszuge-

hen, dass die Digitalisierung der dentalen Abdrucknahme in den kommenden Jah-

ren stark zunehmen wird. Zur Steigerung der Leistungsfähigkeit setzen manche 

Hersteller vornehmlich darauf, ihre bestehende Technologie durch aktuelle Hard-

ware und Software zu verbessern (z.B. Sirona, 3M, Align Technology). Im Gegen-

satz dazu liegt das Ziel dieser Arbeit in der Implementierung einer für die Dental-

technologie völlig neuartigen Messtechnik. Die Motivation liegt darin, dass mit 

einer neuartigen Messtechnik die Chance besteht, die Grundlage für eine neue 

Generation von IOS zu schaffen, die neue Möglichkeiten bietet (z.B. Funktionalität, 

Herstellung), und in Zukunft den aktuellen IOS möglicherweise sogar überlegen 

ist. 

1.2 Arbeitsablauf zur Herstellung von Zahnersatz  

 

Abb. 1: Vereinfachter klinischer und labortechnischer Ablauf der Fertigung von Zahnersatz 

auf Basis konventioneller und digitaler Technologie (blau: digitale Prozesse; vgl. [37]) 
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Im Falle einer irreversiblen Beschädigung humaner Zahnsubstanz, zum Beispiel 

manifestierter Karies, Traumata oder Abrasion, ist die Versorgung mit künstlichem 

Zahnersatz zur Erhaltung der verbleibenden Zahnstrukturen und der Kaufunktion 

notwendig. Der in Abb. 1 gezeigte Arbeitsablauf stellt in vereinfachter Weise die 

Arbeitsschritte bei der Herstellung von Zahnersatz mithilfe konventioneller und 

digitaler Technik dar. Sofern eine vollständige Extraktion der betroffenen Zähne 

nicht erforderlich ist, erfolgt die Präparation, also die mechanische Beseitigung der 

beschädigten Zahnhartsubstanz und eine funktionale Formgebung der verbleiben-

den Zahnsubstanz zur optimalen Befestigung des Zahnersatzes. Die abschließen-

de Versorgung wird nach der Zahnpräparation durch den Verschluss mithilfe von 

Zahnersatz je nach Situation in Form von Füllungen, Kronen, Brücken oder Pro-

thesen realisiert. Vor der Herstellung des passenden Zahnersatzes ist in den letz-

ten drei Zahnersatzformen die genaue Kenntnis über die Situation in der Mund-

höhle eine wesentliche Voraussetzung. Hierbei liegt der Fokus sowohl auf der 

Oberflächengeometrie der zu versorgenden Zähne und dem umliegenden Zahn-

halteapparat, als auch auf den angrenzenden Zähnen. Um den Zahnersatz in Be-

zug auf die Okklusion korrekt ausführen zu können, ist in vielen Fällen auch die 

Kenntnis der gesamten Okklusionsflächen des betroffenen Kiefers und des Ge-

genkiefers oder deren Teilbereiche notwendig. Die Oberflächengeometrie kann 

über ein Negativmodell mithilfe konventioneller oder mit digitaler Abformtechnik 

ermittelt werden. Unabhängig von der eingesetzten Technologie ist die Fertigung 

von absolut fehlerfreiem Zahnersatz zum Beispiel aufgrund von Fertigungstoleran-

zen aus technischer Sicht nicht möglich. Zudem ist eine einheitliche Festlegung für 

die zulässige bzw. absolut tolerierbare Abweichung der Restauration zum Zahn-

stumpf schwierig. So fordern einige Ansätze einen Randspalt von 10 µm bis 

25 µm und weisen auf die Gefahr der Bildung von Karies bei Randspalten über 

50 µm hin [61], [51]. Andere Empfehlungen besagen, dass Randspalte zwischen 

100 µm und 200 µm [29] noch tolerabel sind.  

Von der Arbeitsgemeinschaft Zahngesundheit für die Stadt Heidelberg und den 

Rhein-Neckar-Kreis (AGZ-RNK) werden die Anforderungen für die Genauigkeit 

von Zahnersatz wie folgt treffend zusammengefasst [60]. Demnach ist ein Rand-

spalt unter 50 µm als hervorragend einzustufen aber bis zu 200 µm durchaus üb-
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lich [27]. In einer Feldstudie mit fünf verschiedenen Dentallaboren wurde von 

Kerschbaum et al. ein mittlerer Randspalt von 109,9 µm ± 34,6 µm ermittelt [28]. 

Andere Untersuchungen an 80 Keramikkronen ergaben einen mittleren Randspalt 

von 80 µm bis 95 µm für anteriore und 90 µm bis 145 µm für posteriore Zahnbe-

reiche mit Maximalabweichungen von 180 µm bis 245 µm [3]. Laut Kerschbaum 

und Faber [29] hält die Mehrzahl der Autoren eine Randfugenbreite von unter 

100 µm für erstrebenswert. Allerdings wird dieser Wert wie oben aufgeführt im kli-

nischen Alltag nicht immer erzielt. Unstrittig erscheint jedoch, dass ein möglichst 

kleiner Randspalt sowohl aus ästhetischer Sicht als auch für die Zahngesundheit 

beziehungsweise für die Haltbarkeit einer Krone vorteilhaft ist. Weiterhin ist zu be-

rücksichtigen, dass ein zu geringer Randspalt der Restauration zum präparierten 

Zahn das Einsetzen erschweren kann und die Größe des Randspalts die minimale 

Auftragsstärke des verwendeten Zements bzw. deren Korngrößen von 

6,3 µm ± 1,5 µm bis 88,4 µm ± 18µm [25] nicht unterschreiten sollte. 

1.2.1 Die konventionelle Abformung 

Die konventionelle Abformtechnik ist derzeit die am weitesten verbreitete Methode 

zur Erfassung der Oberflächengeometrie im Mund. Zur Abformung werden entwe-

der standardisierte oder individuell an den Kiefer angepasste Abformlöffel verwen-

det, die später mit einer Abformmasse befüllt werden. Der so befüllte Abformlöffel 

wird im Patientenmund auf den Kiefer aufgesetzt, sodass das weiche Abform-

material die abzuformenden Strukturen abdeckt. Nachdem das Abformmaterial 

ausreichend ausgehärtet ist, wird der Abformlöffel mit dem Abformmaterial aus 

dem Patientenmund entnommen. Die so entstandene Negativform ist die Grund-

lage für die weiteren Schritte zur Herstellung des Zahnersatzes. Die Auswahl der 

Abformmasse richtet sich nach der Mundsituation und der angewendeten Abform-

technik. Während sich Alginate durch einfachere Handhabung auszeichnen und 

für Abformungen z.B. der Kauflächen des Gegenkiefers eignen, kommen für höhe-

re Präzisionsansprüche in der Regel Elastomere wie Polyether oder A-Silikone zu 

Anwendung, da diese die beste Detailwiedergabe und eine niedrige Material-

schrumpfung aufweisen. Um die bestmögliche Präzision zu erhalten, erfolgt die 

Vorbereitung beziehungsweise Herstellung der Abformmasse individuell kurz vor 

der Abformung und nach einem genau standardisierten Ablauf. Die Abformtechni-
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ken lassen sich in die Einphasenabformung und Zweiphasenabformung untertei-

len. Die Einphasenabformung ist einfaches und zeitsparendes Verfahren, bei dem 

die Zähne mit nur einem Material mittlerer Konsistenz abgeformt werden. Mit den 

zweiphasigen Abformungen wird der Ansatz verfolgt, durch die Verwendung und 

Verbindung zweier Materialien mit hoher und niedriger Viskosität eine höhere De-

tailtreue zu erzielen. Die Abformung kann dabei "einzeitig" durch zeitgleiches Auf-

bringen der Materialien in den Abformlöffel und/oder auf die Zahnreihe (Doppel-

misch- und Sandwichverfahren) oder "zweizeitig" sequentiell nacheinander 

durchgeführt werden. Die grobe Form wird dabei durch das Material mit hoher 

Viskosität abgebildet und die feinen Strukturen durch das Material niedriger Visko-

sität. Bei der Vorbereitung und Durchführung der Abformung müssen zahlreiche 

Parameter wie zum Beispiel die exakten Mischungsverhältnisse der Abformmate-

rialien, die Prozesszeiten bei der Verarbeitung, Aushärtung und Weiterverarbei-

tung beachtet werden. Weiterhin kann eine an sich gut vorbereitete Abformung bei 

der Löffelentnahme mechanisch beschädigt oder zum Beispiel durch Rückstell-

kräfte des elastischen Abformmaterials deformiert werden. Ein weiterer Verlust der 

Formtreue kann durch Umwelteinflüsse wie materialinkompatible Desinfektionslö-

sungen oder Austrocknung (z.B. Alginate) entstehen. Nach der Abformung der 

Präparation und des Gegenkiefers im Patientenmund erfolgt die Herstellung der 

Modelle im zahntechnischen Labor indem die Negativform im Abformlöffel mit 

Gips ausgegossen wird. Auch hierbei sind die Einstellung der Prozessparameter 

wie das Mischungsverhältnis des Gipses, die Kompatibilität der Materialien und 

die Verarbeitungs- und Aushärtungszeiten entscheidend für die Genauigkeit des 

Ergebnisses. Die Kiefermodelle aus Gips können dann zueinander in der korrek-

ten Bisslage ausgerichtet werden. Dies ermöglicht dann den manuellen Aufbau 

der fehlenden Zahnstrukturen aus Wachs. Im nächsten Schritt wird das Wachs-

modell mit einer fließfähigen und sich später verfestigenden, feuerfesten Masse 

(z.B. Quarz mit Gips als Bindemittel) eingebettet. Das so eingebettete Wachsmo-

dell wird anschließend heraus geschmolzen und der verbleibende Hohlraum mit 

einem Zahnersatzmaterial (z.B. Titan, Metalle, Presskeramik) ausgegossen. Die 

so entstandene Rohform wird im weiteren Verlauf extraoral angepasst und ausge-

arbeitet. Falls es sich bei der Wachsform um ein Gerüst handelt, erfolgt im Zuge 
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der Gerüstanpassung auch eine Verblendung, zum Beispiel durch eine geeignete 

und auf die Zahnfarbe abgestimmte Keramik. Im Anschluss an die Anprobe beim 

Patienten und gegebenenfalls weiterer Anpassungsschritte wird der Zahnersatz 

fest in den Patientenmund einzementiert (vgl. [37], [56]). 

1.2.2 Herstellung von Zahnersatz mit digitalen Hilfsmitteln  

Der Arbeitsablauf zur Herstellung von Zahnersatz kann durch den Einsatz digitaler 

Hilfsmittel wesentlich vereinfacht werden. Die Komponenten eines CAD/CAM Sys-

tems bestehen im Wesentlichen aus einer Einheit zur digitalen, meist optischen 

Erfassung der Oberflächengeometrie der Präparation und deren Umgebung (z.B. 

Antagonist, benachbarte Zähne), einer CAD-Software zur digitalen Konstruktion 

der Restauration und Berechnung der Herstellparameter, sowie einer computer-

gesteuerten Fertigungseinheit zur zerspanenden oder additiven Fertigung der 

Restauration. Die Einheit zur optischen Erfassung der Oberflächengeometrie kann 

entweder extraoral über die Digitalisierung eines Gipsmodells mithilfe eines La-

borscanners oder direkt intraoral über einen handgeführten optischen IOS erfolgen 

[1]. 

Die Schritte zum Aufwachsen des Modells und des Modellabgusses lassen sich 

durch die mithilfe eines extraoralen Laborscanners (z.B. Sirona InEOS X5 oder 

3Shape D750) erzeugenden 3D-Daten durch einen automatisierten Prozess 

ersetzen. Hierbei wird das aus der Abformung gegossene Gipsmodell in einem 

Laborscanner digitalisiert. Da sich das Gipsmaterial bezüglich optischer 3D-

Vermessung sehr gut eignet, findet die Digitalisierung häufig mithilfe von struktu-

rierter Beleuchtung statt. Vereinfacht ausgedrückt wird hierbei ein regelmäßiges 

Streifenmuster auf die Probe projiziert und mit einer Kamera aufgenommen, die 

unter einem bekannten Winkel zum Projektor angebracht ist. Das durch die un-

ebene Probenoberfläche deformierte Streifenmuster wird dann mit der Kamera 

aufgenommen. Durch Analyse des deformierten Streifenmusters zum idealen 

Muster kann ein digitales 3D-Modell der Oberflächengeometrie des Gipsmodells 

berechnet werden. Da bei dieser Aufnahmetechnik Abschattungen relevanter Ge-

ometrie nahezu unvermeidbar sind, wird das Gipsmodell typischerweise in einer 

Halterung im 3D-Scanner bewegt und von verschiedenen Ansichten aufgenom-

men. Das so erzeugte digitale Modell wird anschließend in einer CAD-Software 
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teils automatisiert und gegebenenfalls manuell weiterbearbeitet. Analog zum Auf-

wachsen des Gipsmodells wird das digitale Modell angepasst (z.B. Löschung von 

Artefakten, Schließen von Oberflächen), die Präparationsgrenze definiert und eine 

entsprechende digitale Konstruktion der Restauration erzeugt. Diese kann mit ei-

ner Software zur digitalen Bissregistrierung überprüft und digital angepasst wer-

den. Das fertige digitale Restaurationsmodell wird dann in ein Datei-Format über-

setzt, das zur Fertigung auf einer Fräsmaschine benötigt wird. Sofern die 

Arztpraxis selbst über die CAD-Software und eine eigene Fräsmaschine verfügt, 

können so die Restaurationen direkt vor Ort innerhalb kürzester Zeit gefertigt und 

sofort im Patientenmund angepasst werden. Die Schritte ab Fertigstellung der 

Restauration sind identisch mit dem Arbeitsablauf bei der konventionellen Vorge-

hensweise (siehe Abb. 1). 

Die direkte, digitale und intraorale Erfassung der Oberflächen im Patientenmund 

stellt im Vergleich zur extraoralen Digitalisierung einen weitaus progressiveren 

Fortschritt mit Möglichkeiten zur weiteren Reduktion der Arbeitsschritte dar. Aller-

dings müssen hierbei wesentlich komplexere technische Probleme gelöst werden. 

Die intraorale optische Erfassung der Oberflächengeometrie kann mithilfe von 

handgeführten IOS realisiert werden. Hierzu muss das Handstück des IOS in die 

Mundhöhle des Patienten eingebracht werden, da es sich bei den bisher verfügba-

ren Geräten vornehmlich um rein die Oberfläche messende Verfahren handelt. 

Manche technische Verfahren, wie z.B. die Streifenprojektion, ermöglichen die 

direkte Aufnahme der Zahnoberfläche oder stark spiegelnder Kronen nicht bzw. 

nur erschwert, sodass ein Einpudern der Zahnoberfläche mit einem Scanspray 

notwendig bzw. empfohlen ist. Je nach IOS muss das Handstück in einem spezifi-

schen Abstand entweder in einem kontinuierlichen, oft festgelegten Bewegungs-

ablauf mit variierender Blickrichtung über die Oberflächen geführt werden oder es 

erfolgen statische Einzelbildaufnahmen an verschiedenen Orten und aus ver-

schiedenen Blickrichtungen. In jedem Fall werden die einzelnen 3D-Aufnahmen 

entweder in Echtzeit (Video) oder sequentiell zu einem gesamten Datensatz ver-

eint.  

Die IOS sind typischerweise mit einem Hauptgerät verbunden, das aus einem An-

zeigeelement (Bildschirm), einem Computer, einer Stromversorgung und einer 
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Lichtquelle besteht, sofern diese nicht im Handstück platziert werden kann. Auf 

dem Computersystem ist eine Software installiert, die dem Nutzer die Bedienung 

des IOS ermöglicht und über das Anzeigeelement den Arbeitsfortschritt darstellt. 

Weiterhin erlaubt die Software teilweise die Weiterbearbeitung, die Analyse des 

digitalen 3D-Datensatzes und die Konstruktion der Restauration und die finale 

Übermittlung entweder der aufgenommenen 3D-Daten oder der fertigen Restaura-

tion an einen Fertiger oder eine Fertigungsmaschine. Im Falle von Chairside 

CAD/CAM Systemen (z.B. Cerec) wird die digitale Restauration direkt an eine 

Fräsmaschine übertragen und vor Ort gefertigt. Im Falle eines „offenen“ IOS ist es 

möglich, die STL-Datei der anzufertigenden Restauration in eine beliebige CAD-

Software einzulesen, zu bearbeiten und in einer beliebigen Fertigungseinheit her-

zustellen. Sofern die Zahnarztpraxis hierbei nicht über die zahntechnische Aus-

stattung verfügt, können die STL-Daten der Restauration an ein zentrales Fräs-

zentrum übertragen und dort gefertigt werden. Analog zur konventionellen Technik 

erfolgt die Anpassung, Ausarbeitung, Anprobe und das Einzementieren der Res-

tauration am Patienten nach der Zusendung bzw. Fertigstellung der Restauration. 

Bereits in den 80er Jahren wurden Patente zur intraoralen Abformung von Duret et 

al. (Interferometrie) [43] und Mörmann et al. (Streifenprojektion) [11] eingereicht. 

Die erste Patientenbehandlung mit dem nach Mörmann entwickelten Messprinzip 

erfolgte im Jahr 1985. Bereits zwei Jahre später wurde durch die Firma Siemens 

das weltweit erste CAD/CAM-System CEREC 1 für die zahnmedizinische Anwen-

dung vermarktet [45]. Zu Beginn der Entwicklung des hier vorgestellten Verfahrens 

zur intraoralen Vermessung menschlicher Zähne im Jahr 2006 existierten auf dem 

Dentalmarkt zwei IOS der Firmen Sirona (Cerec) und Cadent (iTero). Im Jahr 

2007 wurde ein weiterer IOS von der Firma 3M (LAVA COS) eingeführt. Im Verlauf 

der letzten Jahre wurden bereits mehr als 16 neue IOS-Entwicklungen verschie-

denster Firmen vorgestellt [66]. Die veröffentlichten Studien zu den IOS legen na-

he, dass die Geräte der Firmen Sirona (Omnicam, Bluecam), Align Technology 

Inc. (iTero), 3Shape (Trios) und 3M (Lava IOS und TrueDef) am weitesten verbrei-

tet sind. Da der Markt und die Neuentwicklungen sehr dynamisch sind, erhebt die-

se Nennung allerdings keinen Anspruch auf Vollständigkeit. Die IOS lassen sich 

bezüglich der Aufnahmetechnologie und der Aufnahmeprozedur einteilen (siehe 
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Tabelle 1). Aus den Entwicklungstrends der auf dem Markt befindlichen IOS ist zu 

erkennen, dass die nähere Zukunft der IOS in videobasierter Aufnahmetechnik 

und in Technologien liegt, die eine puderfreie Erfassung ermöglichen. Die Vorteile 

der CAD/CAM Technologien werden von Alghazzawi et al. [1] zusammengefasst. 

Wesentliche Vorteile der digitalen Abformung sind demnach die Zeitersparnis (z.B. 

Vorbereitung und Nachbereitung der Abformung, Desinfektion und Versandzeit 

der Abdrücke), die Kosten (z.B. Abformmaterialien, Löffel, Versandkosten) und die 

Reduktion möglicher Fehler durch fehlerhaften Arbeitsablauf und Materialdefekte. 

Die digitale Abformung bedeutet für einige Patienten außerdem einen Komfortzu-

wachs aufgrund kürzer Behandlungsprozedur und Vermeidung des Würgereflexes 

durch den Abformlöffel und das Abformmaterial. 

 

Tabelle 1: Verfügbare Intraoralscanner und deren Aufnahmetechnik und Aufnahmeprozedur 

(vgl. [1], [66]) 

IOS Aufnahmetechnologie Aufnahmeprozedur Puder notwendig 

Sirona 

Bluecam 
Streifenprojektion Einzelbildaufnahme Ja 

Sirona 

Omnicam 

Farbcodierte Streifenpro-

jektion 
Video Nein 

Align Tech. 

iTero 

Konfokale Abstandmes-

sung 
Video Nein 

3M 

Lava IOS 

Adaptive Wavefront 

Sampling 
Video Ja 

3M 

TrueDef 

Adaptive Wavefront 

Sampling 
Video Ja 

3Shape 

Trios 

Konfokale Abstandsmes-

sung 
Video Nein 

 

Für den Zahnarzt bietet der digitale Abdruck den Vorteil, die Präparation und Res-

tauration vor der Fertigung besser analysieren und schneller korrigieren zu kön-

nen. Das digitale 3D-Modell zur Erstellung der Restauration besitzt zudem den 

Vorteil, dass keinerlei Materialschrumpfung auftreten kann, die Bearbeitung des 

Modells am PC wesentlich einfacher und weniger fehleranfällig ist und die Herstel-

lung eines Gipsmodells gegebenenfalls entfallen kann. 
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1.3 Messgenauigkeit bestehender Verfahren 

Wie bereits erwähnt befasst sich der Großteil der aktuellen Untersuchungen zur 

digitalen intraoralen Abformung mit den in Tabelle 1 genannten Geräten. In den 

nachfolgend aufgeführten Veröffentlichungen werden sowohl verschiedene IOS 

bezüglich ihrer Messgenauigkeit und Reproduzierbarkeit untersucht, als auch di-

rekte Vergleiche zur konventionellen Abformung gezogen.  

 

Untersuchungen zur konventionellen Abformtechnik zeigen, dass sich mit entspre-

chendem Aufwand und Sorgfalt hochwertige Ergebnisse bei der Erstellung von 

Zahnersatz erzielen lassen [54]. Im Alltag entsprechen die Abformungen allerdings 

oft nicht den klinischen Anforderungen, wobei nur die Hälfte der Abformungen zu-

friedenstellend und sogar ein Drittel als inakzeptabel eingestuft werden [34]. Die 

Vielzahl der Arbeitsschritte bei der konventionellen Vorgehensweise führt zu viel-

fältige Fehlermöglichkeiten [37]. Mit steigender Anzahl von Fehlerquellen ist davon 

auszugehen, dass Qualitätsschwankungen und somit ein negativer Einfluss auf 

die Passgenauigkeit sowie die Qualität des Zahnersatzes wahrscheinlicher wer-

den. 

 

In einer 2005 durchgeführten Untersuchung von Luthardt et al. wurde die Messge-

nauigkeit eines Cerec IOS mit der konventionellen Abformtechnik auf einem Mas-

termodell aus Gips anhand eines präparierten Einzelzahns mit Nachbarzähnen 

verglichen [35] (Tabelle 2). Hierbei wurde die Modellsituation auf dem Mastermo-

dell extraoral digitalisiert und diese als Referenzdatensatz herangezogen. Im Fol-

genden wurde das Mastermodell mit einer Sirona Cerec Camera3D und eine 

durch konventionelle Abformung hergestellte Kopie des Mastermodells mit einem 

Laborscanner mehrfach digitalisiert. Die mit dem Cerec IOS aufgenommenen Da-

tensätze eines einzelnen Zahns zeigten hier eine mittlere Abweichung zum Refe-

renzdatensatz von bestenfalls 18 µm / - 17 µm und eine Standardabweichung 

(RMS) 27,9 µm (Tabelle 2). Die extraoral digitalisierten Datensätze zeigten im bes-

ten Fall mit einer mittleren Abweichung von 9 µm / - 9 µm und einer Standardab-

weichung (RMS) 18,8 µm bessere Werte als die mit dem IOS aufgenommenen 

Werte. 
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Tabelle 2: Zusammenfassung der Abweichungen von IOS-Digitalisierungen eines Einzel-

zahns aus Gips und konventioneller Abformung zu einem Referenzdatensatz [35].  

(STD: Standardabweichung, IOS: Intraoralscanner). 

IOS 
mittlere Abweichung 

[µm] (Genauigkeit) 
STD [µm] 

max. abs. Abweichung 

[µm] 

CEREC Camera3D 17 - 35 27,9 133 - 151 

Konventionelle Abfor-

mung 
9 - 19 18,8 119 - 253 

 

Im Jahr 2009 erfolgte von Mehl et al. eine Untersuchung der CEREC Camera3D 

und ihres Nachfolgers Bluecam [39] (Tabelle 3). Hierbei wurden Einzelzähne und 

Quadranten (sechs Zähne) eines Gipsmodells von einem Laborscanner (Refe-

renzdatensatz) und mit beiden IOS digitalisiert. Zur Beurteilung der IOS wurde hier 

der Mittelwert und die Standardabweichung aus den Absolutwerten des 20%-

Perzentils und des 80%-Perzentils der 3D-Abweichungen berechnet. Der 3D-

Vergleich der IOS-Datensätze zum Referenzdatensatz zeigte hier bei Einzelzäh-

nen mit Abweichungen von 31,1 mm ± 6,2 µm für die Cerec Camera3D etwas 

schlechtere Ergebnisse als die vorangegangene Untersuchung von Luthardt. Für 

die Bluecam wurden hier allerdings sehr ähnliche Abweichung zur Cerec 

Camera3D in Höhe von 19,2 mm ± 5,9 µm gezeigt. Auffällig ist, dass die Stan-

dardabweichung in beiden Fällen deutlich geringer ausgefällt, als bei den Untersu-

chungen von 2005. Bei der Vermessung der Quadranten (sechs Zähne) wurde für 

die Bluecam von Mehl et. al eine erwartungsgemäß höhere Abweichung zur Refe-

renz von 34,4µm bei einem Gipsmodell festgestellt. 

 

Tabelle 3: Zusammenfassung der Abweichungen von IOS-Digitalisierungen eines Zahnmo-

dells aus Gips zu einem Referenzdatensatz. Die Untersuchungen erfolgten auf einem Ein-

zelzahn und einer Zahnreihe mit 6 Zähnen [39]. (STD: Standardabweichung, IOS: Intra-

oralscanner). 

IOS Zähne 
mittlere Abweichung [µm]  

(Genauigkeit) 
STD [µm] 

CEREC Camera3D 1 31,1  6,2 

CEREC Bluecam 1 19,2 5,9 

CEREC Bluecam 6 34,4 7 
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In einer 2011 veröffentlichten Studie von Ender et al. wurden die Genauigkeit und 

Reproduzierbarkeit für die konventionelle Abformtechnik mit Polyether und für die 

Cerec Bluecam sowie zusätzlich für den 3M Lava COS untersucht [13] (Tabelle 4). 

 

Tabelle 4: Genauigkeit und Reproduzierbarkeit von extraoralen Aufnahmen eines Vollkiefer 

aus Cobalt-Chrom mit zwei verschiedenen Intraoralscannern im Vergleich zur konventionel-

len Technik [13]. (STD: Standardabweichung, IOS: Intraoralscanner). 

IOS 
mittlere Abweichung 

[µm] (Genauigkeit) 
STD [µm] 

mittlere Abweichung [µm] 

(Reproduzierbarkeit) 
STD [µm] 

LAVA 40,3 14,1 60,1 31,3 

CEREC AC 

Bluecam 
49  14,2 30,9 7,1 

Konv.  

Polyether 
55 21,8  61,3 17,9 

 

In dieser Untersuchung wurde von einem Mastermodell aus einer Cobalt-Chrom 

Legierung ein digitaler 3D-Referenzdatensatz mit einem Referenzscanner erstellt. 

Im Weiteren wurde dieses Modell mit den verschiedenen IOS direkt digitalisiert 

und dann über konventionelle Abformung in Gips mehrfach reproduziert. Die her-

gestellten Gipsmodelle wurden erneut mit dem Referenzscanner digitalisiert. Die 

Bewertung der Genauigkeit erfolgte über die 3D-Abweichungen der jeweiligen Da-

tensätze zum ursprünglichen Referenzdatensatz. Die Reproduzierbarkeit wurde 

anhand der 3D-Abweichungen der Einzelmessung zur mittleren gemessenen 

Oberfläche berechnet. Aus den 3D-Abweichungen wurde ein Mittelwert aus den 

Beträgen des 10%- und 90%-Perzentils, sowie dessen Standardabweichung be-

rechnet. Obwohl der Scanbereich (Vollkiefer) sehr groß ist, erzielen die Geräte mit 

Abweichungen von rund 40 µm bis 50 µm in diesen Untersuchungen von Ender 

sehr gute Ergebnisse (vgl. Tabelle 4). Es ist allerdings zu erkennen, dass die Ab-

weichungen leicht höher liegen als die zuvor zitierten Ergebnisse bei Einzelzäh-

nen, was mit einer Fehleraddition beim Zusammenfügen der Einzelscans begrün-

det werden kann. Im Vergleich zur konventionellen Abformung konnte Ender sogar 

eine etwas bessere Genauigkeit und Reproduzierbarkeit für die digitale Technik 

nachweisen. 
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Im Rahmen von in vivo Untersuchungen wurden die Reproduzierbarkeiten von 5-

gliedrigen Zahnreihen für sieben verschiedene IOS und zwei konventionelle Ab-

formtechniken von Ender et al. untersucht [14] (Tabelle 5). Die Aufnahmen erfolg-

ten an fünf Patienten, die sich einer konventionellen Abdrucknahme und den in-

traoralen 3D-Scans unterzogen. Im Falle der konventionellen Abformung erfolgte 

die Herstellung von Gipsmodellen, die zum späteren Vergleich mit einem Labor-

scanner digitalisiert wurden.  

 
Tabelle 5: In vivo Reproduzierbarkeit von intraoralen 3D-Aufnahmen bei fünfgliedrigen 

Zahnreihen mit unterschiedlichen Intraoralscannern im Vergleich zur Reproduzierbarkeit bei 

konventioneller Abformung [14]. (STD: Standardabweichung, IOS: Intraoralscanner). 

IOS Puder 

mittlere Abweichung 

[µm] (Reproduzierbar-

keit) 

STD [µm] 
max. Abweichung 

[µm] 

TrueDef Ja 21,8 7,4 39,9 

LAVA Ja 47,7 16,1 94,5 

iTero nein 49 12,4 74 

Trios nein 25,7 4,98 37,6 

Trios Color nein 26,1 3,8 34,8 

Cerec BC 4.0 ja 34,2 10,5 52,6 

Cerec BC 4.2 ja 43,3 19,6 89,2 

Omnicam nein 37,4 8,1 56,1 

Konventionelle Abfor-

mung 
    

Standard metal tray x 18,58 7,1 29,5 

Triple tray x 58,5 22,8 111,9 

 

Die Aufnahmen der IOS wurden in STL-Dateien exportiert und die Reproduzier-

barkeit für jeden IOS getrennt untersucht. Hierzu wurden die 3D-Abweichungen zu 

der jeweils mittleren gemessenen Oberfläche berechnet. Aus diesen 3D-

Abweichungen wurde ein Mittelwert aus den Beträgen des 10%- und 90%-

Perzentils, sowie dessen Standardabweichung berechnet. Wie in Tabelle 5 ge-

zeigt, bewegt sich die mittlere Abweichung der IOS zwischen 21,8 µm und 49 µm. 

Die maximale Abweichung trat bei der konventionellen Abformung mit 111,9 µm 

auf. Wie in früheren Untersuchungen zeigt sich auch hier, dass die Qualität der 
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intraoralen Aufnahmen mit den getesteten IOS nicht hinter der Qualität der kon-

ventionellen Abformung zurücksteht und bisweilen sogar geringere Abweichungen 

erzielt werden können.  

 

In einer weiteren Arbeit untersuchten Ender et al. die Reproduzierbarkeit und Ge-

nauigkeit eines Cerec AC Systems gegenüber konventioneller Abformung auf ei-

nem Vollkiefer-Zahnmodell aus Stahl. Auch hier wurde ein Mittelwert aus den Be-

trägen des 10%- und 90%-Perzentils, sowie dessen Standardabweichung aus den 

3D-Abweichungen zu einem Referenzmodell berechnet. Das CEREC AC System 

lieferte hier eine Reproduzierbarkeit von 32,4 ± 9,6µm und eine Genauigkeit von 

58,6 ± 15,8 µm. Für die konventionelle Methode wurden bessere Ergebnisse mit 

einer Reproduzierbarkeit von 12,5 ± 2,5 µm und einer Genauigkeit von 

20,4 ± 2,2µm erzielt [15]. Im Wesentlichen bestätigt dieses Ergebnis die frühere 

Arbeit aus 2011, zeigt aber auch die Variationsbreite bei der konventionellen Ab-

formung. 

 

Auf künstlichen Zahnersatzmaterialien wurde von Nedelcu et al. in 2014 ein Ver-

gleich der IOS 3M Lava, Cerec, E4D und iTero durchgeführt [47] (Tabelle 6). Ne-

delcu et al. fertigten hierzu Modelle eines stilisierten Einzelzahns aus unterschied-

lichen Materialien, TelioCAD (TC), Titan (TI) und Zirkon (ZR), an. Diese Modelle 

wurden dünn eingepudert, um dann einen Referenzdatensatz mit einem Industrie-

scanner zu erstellen. Die mit den unterschiedlichen IOS 10-fach aufgenommenen 

Datensätze wurden mit dem Referenzdatensatz verglichen und die mittleren posi-

tiven und mittleren negativen Abweichungen sowie die Standardabweichungen für 

jedes Material und jeden IOS angegeben. Zur Vergleichbarkeit mit den anderen in 

dieser Arbeit angegebenen Werten wurden in Tabelle 6 die betragsmäßigen Mit-

telwerte der Abweichungen und die betragsmäßig maximalen Abweichungen auf-

gelistet. Mit Ausnahme des iTero war für alle Aufnahmen ein Einpudern des Mo-

dells notwendig. Die Untersuchungen zeigen, dass die mittlere absolute 

Abweichung für alle IOS mit Ausnahme des E4D-IOS in sehr ähnlicher Größen-

ordnung weitgehend unter 15µm ± 20 µm liegt. Sehr auffällig ist hierbei die mit 

Abstand geringste maximale Abweichung des 3M Lava COS. 
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Tabelle 6: Zusammenfassung der Abweichungen von Intraoralscanner-Digitalisierungen 

eines Einzelzahnmodells aus unterschiedlichen Materialien (TelioCAD (TC), Titan (TI), Zirkon 

(ZR)) zu einem Referenzdatensatz. Die hier angegebenen Abweichungen wurden aus den 

Beträgen der mittleren positiven und negativen Abweichungen berechnet [48]. (STD: Stan-

dardabweichung, IOS: Intraoralscanner). 

IOS  Puder 
mittlere Abweichung 

[µm] (Genauigkeit) 
STD [µm] max. Abweichung [µm] 

3M Lava TC Ja 14 14 56 

 TI Ja 15 16 98 

 ZR Ja 10,5 12 63 

Cerec TC Ja 12 13 161 

 TI Ja 8,5 12 182 

 ZR Ja 9,5 13 122 

E4D TC Ja 35,5 46 542 

 TI Ja 29,5 42 535 

 ZR Ja 23 31 528 

iTero TC Nein 15,5 19 488 

 TI Nein 9,5 13 556 

 ZR Nein 7 10 478 

 

Betrachtet man diese guten Messergebnisse im Vergleich zu Ergebnissen bei 

konventioneller Abformung, so ist liegt nahe, dass sich mit diesen IOS verwertbare 

digitale Abformungen im klinischen Alltag anfertigen lassen. Im Vergleich zu den 

vorher gezeigten Ergebnissen für das Cerec System aus 2005 und 2009 lässt sich 

ablesen, dass die hier ermittelten Abweichungen der aktuellen IOS (exkl. E4D) 

geringer sind. Dies könnte in der technischen Weiterentwicklung der IOS, den 

neuen Messverfahren, aber auch in der betrachteten einfacheren Modellgeometrie 

begründet sein. 

 

Im Jahr 2017 wurde von Bohner et al. eine Studie an Einzelzahnmodellen aus 

Acrylharz mit zwei verschiedenen IOS durchgeführt [4]. Zehn geometrisch ver-

schiedene Zahnmodelle aus einem nicht näher spezifizierten Acrylharz wurden 

hergestellt und in ein Kiefermodell eingebracht. Mit einem CT-Scanner (Zeiss Met-

rotom) wurde ein 3D-Referenzdatensatz der Zahnstrukturen erstellt. Das Modell 

wurde dann dünn eingepudert und mit jedem Scanner zehnmal vermessen. Da-
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nach wurden die 3D-Datensätze digital mit dem Referenzdatensatz überlagert und 

die 3D-Abweichungen berechnet. Ähnlich wie bei Ender und Mehl wurde ein Mit-

telwert aus den Beträgen des 25%- und 75%-Perzentils, sowie dessen Standard-

abweichung berechnet. Die zervikale Region (z.B. Präparationskante), die axiale 

(z.B. labiale Ausrichtung) sowie die okklusalen Flächen wurden getrennt analy-

siert. Hierbei lagen die 3D-Abweichungen des TRIOS Scanners mit Werten zwi-

schen 14,4 µm ± 5,3 µm und 65,0 µm ± 10,9 µm unter den Abweichungen der 

Cerec Bluecam mit 25,6 µm ± 17,4 µm bis 40,6 µm ± 22,4 µm. 

 

In einer Untersuchung von Rudolph et al. wurde die Messgenauigkeit von vier ver-

schiedenen IOS bei Zahnmodellen aus Keramik evaluiert [52] (Tabelle 7). In die-

ser Studie wurden zusätzlich verschiedene extraorale Laborscanner einbezogen, 

deren Resultate hier aber nicht gezeigt werden. Zur Bestimmung der Messge-

nauigkeit wurden Zahnmodelle aus Keramik für einen Schneidezahn und einen 

Molaren angefertigt und mit einem extraoralen Streifenlichtscanner (Referenz-

scanner) digitalisiert. Die Keramikmodelle wurden mit den vier verschiedenen IOS 

digitalisiert (n = 5) und das jeweilige Ergebnis mit dem Referenzdatensatz vergli-

chen. Für jeden 3D-Scan wurden der RMS, die mittleren positiven und mittleren 

negativen Abweichungen, sowie die maximalen Abweichungen zum Referenzda-

tensatz ermittelt. Diese Untersuchung kommt zu dem Schluss, dass die untersuch-

ten optischen 3D-Scanner Unterschiede in der Genauigkeit aufweisen, aber alle 

unterhalb einer Abweichung von ± 20 µm liegen. Zudem wurde bestätigt, dass die 

Formgebung der Zahnpräparation einen Einfluss auf die erzielbare Messgenauig-

keit hat und steile sowie parallele Flächen an Schneidezähnen zu den am schwie-

rigsten zu erfassenden Strukturen zählen.  
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Tabelle 7: Zusammenfassung der Abweichungen von Intraoralscanner-Digitalisierungen 

eines Einzelzahnmodells aus Keramik im Vergleich zu einem Referenzdatensatz (kursive 

Werte wurden pauschal angegeben) [52]. (STD: Standardabweichung, IOS: Intraoral-

scanner). 

IOS 
RMS 

[µm] 

STD 

[µm] 

mittlere positive 

 Abweichung [µm] 
STD [µm] 

mittlere negative  

Abweichung [µm] 

STD 

[µm] 

CARA Trios 10 3 6,4 0,8 -7,7 1,3 

LAVA COS 10 3 8 1,9 -8 -1,9 

iTero 10 3 10,7 5,4 -13,6 3,6 

Cerec 

Bluecam 
10 3 14,5 2,9 -14,5 -2,9 

 

Eine weitere Untersuchung bezüglich der Genauigkeit von IOS wurde von van der 

Meer et. al im Jahre 2012 durchgeführt [38] (Tabelle 8). Hierbei wurden die Zähne 

36, 41 und 46 eines Gipsmodells durch drei PEEK Zylinder ersetzt. Die Zylinder 

des präparierten Zahnmodells wurden mithilfe eines taktilen Messgeräts hinsicht-

lich ihrer Position zueinander vermessen. Im Anschluss wurde das Modell mit den 

unterschiedlichen Scannern mehrfach vermessen und die Datensätze in eine 3D-

Analysesoftware importiert. Zur Bestimmung der Zylinderpositionen in dem digita-

len Modell wurden ideale Zylinder zu den gemessenen Strukturen ausgerichtet. 

Die Bestimmung der Zylinderabstände erfolgte durch Messung der Achsabstände 

der Zylinder. Die Berechnung der in Tabelle 8 dargestellten Abweichungen erfolg-

te im Vergleich zur taktilen Referenzmessung. 

 

Tabelle 8: Mit verschiedenen Intraoralscannern gemessene Achsabweichungen von 

Polyetheretherketon (PEEK) Zylindern in einem Gipsmodell im Vergleich zu einem taktilen 

Referenzdatensatz [38]. (STD: Standardabweichung, IOS: Intraoralscanner) 

 Distanz Zahn 46-41 [µm] Distanz Zahn 46-36 [µm] 

IOS 

mittlere Abweichung [CI 

(95%)] [µm] (Genauig-

keit) 

STD 

 [µm] 

mittlere Abweichung [CI 

(95%)] [µm] (Genauig-

keit) 

STD 

[µm] 

CEREC AC 79,6 [31,8; 127,4] 77,1 81,6 [49,1; 114,2] 52,5 

iTero 70,5 [35,5; 105,4] 56,3 61,1 [27,7; 94,5] 53,9 

Lava COS 14,6 [6,7; 22,4] 12,7 23,5 [14,7; 32,3] 14,2 
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Da die taktile Messung mit einstelliger Messgenauigkeit für derartige Messungen 

als Goldstandard angesehen werden kann, ist dieses Bewertungsmerkmal im 

Vergleich zu den Abweichungen in den vorher aufgeführten Veröffentlichungen 

sehr interessant. Es ist zu erkennen, dass die Abweichungen zur taktilen Messung 

für die Systeme Cerec AC und iTero mit rund 70 µm bis 80 µm größer sind als die 

bisher zitierten 3D-Abweichungen an Zahnmodellen. Umso bemerkenswerter sind 

die extrem guten Ergebnisse für den 3M Lava COS, dessen Werte teilweise bes-

ser sind als die von Nedelcu et al. gezeigten 3D-Abweichungen an einem stilisier-

ten Einzelzahn. 

 

In einer 2017 von Fukazawa et al. durchgeführten Studie wurden mit verschieden 

IOS gemessene Abstände von kugelförmigen Abutments in einem Zahnmodell im 

Vergleich zu einer Referenzmessung mit einer Koordinaten-Messmaschine (CMM) 

evaluiert [18]. Hierzu wurde das Modell mit zwei verschiedenen Kugelabständen 

(9,5 mm und 18,4 mm) zunächst mit einer CMM und dann mit den IOS mit zehn-

facher Wiederholung vermessen.  

 

Tabelle 9: Mit verschiedenen IOS gemessene Abweichungen der Zentren von kugelförmigen 

Abutments im Vergleich zu einer taktilen Messung [18]. (CI: Konfidenzintervall, IOS: Intra-

oralscanner). 

 Nennabstand 9,5mm Nennabstand 18,4mm 

IOS 
mittlere Abweichung [CI (95%)] [µm] 

(Genauigkeit) 

mittlere Abweichung [CI (95%)] [µm] 

(Genauigkeit) 

LAVA COS 26,75 [15,4; 38,1] 81 [58,5; 103,5] 

TrueDef II 17,25 [7,2; 27,3] 71,3 [56,7; 85,9] 

TrueDef III 17,75 [14,2; 21,3] 57,85 [46,5; 69,2] 

Trios 4,55 [1; 8,1] 19,5 [5,5; 33,5] 

 

Die Kugelzentren in den 3D-Datensätzen wurden mithilfe von sechs auf der Ku-

geloberfläche platzierten Punkten berechnet. Die Abweichungen zur Referenz 

wurden anhand des euklidischen Abstands angegeben (siehe Tabelle 9). Die hier 

aufgelisteten Mittelwerte wurden aus dem jeweiligen Konfidenzintervall berechnet, 

da nur diese numerisch angegeben wurden. Der Autor kommt bei den gemesse-

nen mittleren Abweichungen von 4,55 µm bis 81 µm zu dem Schluss, dass alle 
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IOS im Bereich der Implantologie beim Fehlen mehrere Zähne eingesetzt werden 

könnten. 

 

In einer Arbeit von Ertl et al. wurden erste Ergebnisse mit dem in dieser Arbeit 

entwickelten IOS-Prototypen veröffentlicht [16]. In dieser Arbeit wurden 

50 Gipsmodelle mit einem µCT-Scanner und dem IOS-Prototypen vermessen. Für 

Zahnreihen mit bis zu sieben Zähnen lag die durchschnittliche Abweichung zum 

Referenzdatensatz zwischen 40 µm und 60 µm mit einer Standardabweichung 

kleiner 80 µm. Bei Vollkiefern lag die durchschnittliche Abweichung zwischen 

100 µm bis 140 µm. Weiterhin wurde auf der Basis einer 3D-Aufnahme mit dem 

IOS-Prototypen eines Echtzahnmodells eine Zirkonoxid-Unterkonstruktion für eine 

dreigliedrige Brücke direkt ohne Nachbearbeitung automatisiert angefertigt. Die so 

produzierte Konstruktion wurde nach visueller Beurteilung und manueller Prüfung 

des Sitzes von zwei Zahnärzten als vollkommen akzeptabel und somit klinisch 

einsetzbar bewertet. 

1.4 Grundlagen der konfokalen optischen Messtechnik 

Wie eingangs beschrieben liegt das Ziel dieser Arbeit in der Realisierung eines 

IOS mit einer für die Dentaltechnologie neuartigen Messtechnik. Aufgrund der im 

folgenden Kapitel genannten Eigenschaften und Vorteile wurde eine Messtechnik 

ausgewählt, die auf chromatisch konfokaler optischer Abstandsmessung basiert. 

In diesem Kapitel werden die Grundlagen dieser Messtechnik erklärt und Einfluss-

faktoren auf die erzielbare Messgenauigkeit aufgezeigt. 

1.4.1 Konfokale optische Messtechnik 

Bei der optischen Vermessung biologischer Materialien ist es von Vorteil, die 

Lichtausbreitung in dem zu vermessenden Medium zu berücksichtigen. Da biolo-

gisches Gewebe in der Regel optisch streuend und absorbierend ist [30], dringt 

das Licht in Abhängigkeit von seiner Wellenlänge unterschiedlich tief in das Medi-

um ein. Bei der optischen Vermessung von Zähnen werden durch diese Volumen-

streuung aber auch durch den teilweise hohen Oberflächenglanz (Speichel, metal-

lische Füllungen) erhebliche Herausforderungen an die optische Messtechnik 

gestellt. Bei vielen optischen 3D-Messverfahren führt dies zu einem Genauigkeits-
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verlust oder dem Unvermögen solche Oberflächen zu vermessen können. Bei der 

Streifenlichtprojektion werden auf den Prüfkörper abgebildete Strukturen durch 

Streueffekte verwaschen und lateral verschoben. Daher können sie nur mit ver-

minderter Genauigkeit erfasst werden. Für Verfahren, die auf Streifenprojektion 

oder photogrammetrischen Prinzipien beruhen, ergibt sich zusätzlich das Problem, 

dass Höhendaten auf stark spiegelnden Oberflächen, wie zum Beispiel Füllungen 

aus Amalgam oder Edelmetallen, nicht oder nur sehr schwer zu ermitteln sind. Vor 

diesem Hintergrund wurde das Augenmerk auf die konfokale optische Messtech-

nik gelegt, da hiermit Messsysteme realisiert werden können, die eine effiziente 

Unterdrückung des Streulichts ermöglichen (vgl. [40]). Da dieses Verfahren auf 

einer Intensitätsmessung basiert [53], eignet es sich zudem hervorragend, auch 

spiegelnde Oberflächen zu vermessen. 

In der Mikroskopie wurde der Grundstein für diese Messtechnik bereits 1957 durch 

Marvin Minsky gelegt und führte zur Entwicklung des konfokalen Mikroskops. Das 

zentrale Element des konfokalen Messprinzips ist die spezielle Anordnung von 

zwei Ortsblenden, die jeweils in den Zwischenbildebenen konfokal zu den Fokus-

punkten auf der Objektseite (Lichtquellenseite) und der Bildseite (Detektorseite) 

platziert werden (siehe Abb. 2). Konfokal bedeutet hierbei, dass sich die beiden 

Blenden (2) und (6), sowohl lateral als auch axial exakt im Abbild des in der Probe 

fokussierten Lichtflecks befinden und so jeweils optisch konjugiert zur Fokusebene 

sind. 

 

Abb. 2: Schematische Darstellung einer einfachen konfokalen Abbildung in Transmission. 

(1) Lichtquelle, (2) Blende, (3) Linse, (4) Probe, (5) Linse, (6) konfokale Blende, (7) fotosensi-

tiver Detektor (vgl. [40]). 

 

(2)(1) (4) (5) (6)(3) (7)

a
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Beim einfachen konfokalen Aufbau wird eine vorzugweise monochromatische 

Punktlichtquelle (1), die auf eine Blende (2) fokussiert wird, mit einer Linse (3) in 

eine Ebene innerhalb einer streuenden Probe (4) abgebildet. Durch eine zweite 

Linse (5) wird das von der Probe transmittierte Licht erfasst und auf die Blende (6) 

abgebildet. Dies hat zur Folge, dass nur das in der Probe scharf abgebildete Licht 

die Blende (6) mit maximaler Intensität passieren kann und eventuell auftretendes 

Streulicht aus anderen Bereichen effizient unterdrückt wird. Für eine bestimmte 

Brennweite der Optik (2) ergibt sich nur ein spezifischer Abstand (Gegenstands-

weite), in dem die an der Blende (6) anliegende Intensität und das von einem 

photosensitiven Element (7) gemessene Antwortsignal maximal ist (siehe Abb. 3). 

Mit dieser Methode kann das Streulicht aus Probenebenen außerhalb der Gegen-

standsweite extrem unterdrückt und ein optischer Schnitt, beispielsweise bei einer 

histologischen Probe, erzeugt werden. Ebenso wie die Messung in Transmission 

ist auch die Messung in Reflexion üblich. Hierbei wird das Objektiv (3) auch zur 

rückwärtigen Abbildung genutzt und das Objektiv (5) entfällt. Allerdings müssen 

dann der Detektions- und Anregungsstrahlengang getrennt werden, was zum Bei-

spiel mit einem optischen Strahlteiler zwischen der Punktlichtquelle (1) und der 

ersten Blende (2) erfolgen kann. Zur Aufrechterhaltung der konfokalen Bedingung 

wird die Blende (6) in der Nähe der Punktlichtquelle (1) nach dem Strahlteiler wie-

derum optisch konjugiert zur Fokusebene auf der Probe platziert. Das von der 

Probe reflektierte Licht wird nach der Reflexion am Strahlteiler und dem Durch-

gang durch die detektionsseitige Blende (6) wieder durch ein fotosensitives Ele-

ment (7) erfasst.  

Ein entscheidender Faktor für die Auflösung der konfokalen Abstandsmessung 

beziehungsweise für das konfokale Mikroskop ist die Abbildungsqualität der Optik. 

Auch die beste Optik ist nicht in der Lage Strukturen unterhalb der Beugungsbe-

grenzung bzw. kleiner als das Beugungsscheibchen (1 AE = 1 Airy Einheit) aufzu-

lösen. Nach Rayleigh ist dieser Durchmesser durch die Formel (1) definiert. 

    
      

  
 

      

       
    

 

(1) 
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wobei gilt,   ist Wellenlänge des Lichts und NA die numerische Apertur des Objek-

tivs, beziehungsweise  den halben detektorseitigen Öffnungswinkel des Objek-

tivs bezeichnet. Dieser Wert beschreibt den Durchmesser eines Lichtpunkts im 

ersten Intensitätsminimum (Beugungsminimum). Je größer die NA und je geringer 

die Wellenlänge, desto größer ist die erzielbare laterale Auflösung. 

Der theoretisch unendlich kleine Lichtpunkt wird zusätzlich in axialer Raumrich-

tung verwaschen, was die axiale Auflösung für optische Systeme limitiert. Selbst 

für einen infinitesimal kleinen Lichtpunkt im Objektraum ergibt sich im Bildraum 

eine räumlich ausgedehnte Intensitätsverteilung I(x,y,z), auch Punktspreizfunktion 

(PSF) genannt. Zur Bewertung des axialen Auflösungsvermögens ist die hinter der 

Blendenebene (siehe Abb. 2 (6)) befindliche axiale PSFges bei der konfokalen Mik-

roskopie von besonderem Interesse. Die PSFges setzt sich aus der axialen PSFbel 

des Beleuchtungsstrahlengangs und der axialen PSFnachw des Detektions-

strahlengangs zusammen (vgl. [62]). Die Intensitätsvariation der PSFges entsteht, 

wenn die Probe in axialer Richtung z aus der Fokusebene bewegt wird. Für ein 

konfokales Messsystem mit einer Blendengröße kleiner 1 AE entspricht der axiale 

Intensitätsverlauf dem Betragsquadrat des elektrischen Felds V(z) der Lichtwelle 

[31] und lässt sich mathematisch mit  

              
                 

            
 

 

 

 

(2) 

 

beschreiben. Hierbei gilt: k ist die Kreiswellenzahl definiert durch k=2/ ,  der 

probenseitige Öffnungswinkel der Optik, n Brechungsindex des Mediums zwi-

schen Probe und Objektiv und z der axiale Abstand der Beobachtungsebene zur 

Fokuslage z0. Die axiale Auflösungsgrenze wird durch die Halbwertsbreite der axi-

alen PSFges nach der Blende (AFWHM) angegeben. Hierbei handelt es sich um 

die Wegdifferenz z zwischen positiver und negativer Defokussierung bei dem die 

Intensität jeweils auf 3 dB (50%) abgefallen ist. Wie in Abb. 3 beispielhaft gezeigt, 

ergibt sich aus dieser Betrachtung für ein konfokales Mikroskop eine AFWHM von 

rund 9 µm bei einer NA von 0,25 und einer Wellenlänge von 633 nm.  
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Abb. 3: Theoretischer, axialer Intensitätsverlauf in der Blendenebene für ein konfokales 

Mikroskop bei der Vermessung eines Spiegels und kohärenter Beleuchtung (  = 633 nm und 

450 nm, NA = 0,25 und NA = 0,5; vgl. Formel (2)). Der Signalabfall auf 3 dB (Halbwertsbreite) 

stellt die axiale Auflösung des Mikroskops dar. 

 

Es zu erkennen, dass die AFWHM geringer wird und sich die axiale Auflösung 

verbessert, je größer die NA des Systems ist. Zum Beispiel kann durch die Ver-

dopplung der NA auf 0,5 eine Verbesserung der axialen Auflösung um das 4,5-

Fache auf rund 2 µm erzielt werden. Weiterhin ist erkennbar, dass mit kürzeren 

Wellenlängen ebenfalls eine höhere axiale Auflösung erzielbar ist. In der Literatur 

werden für die axiale und laterale Auflösung von konfokalen Mikroskopen unter-

schiedliche Formeln angegeben. Die sich daraus ergebenden Unterschiede liegen 

zum Beispiel an Vereinfachungen (z. B. paraxiale Näherung) beziehungsweise an 

einer anderen Wahl des Auflösungskriteriums. Auch die Eigenschaften des Pro-

benkörpers, z.B. Planspiegel (ebene Reflektoren) oder organische Proben (Punkt-

reflektoren) beeinflussen die maximal erzielbare Auflösung. Nach Wilhelm et al. 

[62] und Kino und Corle [31] wird die maximale laterale Auflösung LFWHM eines 

konfokalen und konventionellen Mikroskops für kohärente Beleuchtung allgemein 
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-0,1

0

0,1

0,2

0,3

0,4

0,5

0,6

0,7

0,8

0,9

1

-20 -18 -16 -14 -12 -10 -8 -6 -4 -2 0 2 4 6 8 10 12 14 16 18 20

In
te

n
si

tä
t [

a.
u

.]

Abstand zur Fokusebene [µm]

I(z) NA=0,25; Lambda=633nm

I(z) NA=0,25; Lambda=450nm

I(z) NA=0,5; Lambda=633nm

I(z) NA=0,5; Lambda=450nm

3dB



Einleitung 

 

24 

 

             
      

  
 

 

(3) 

 

angegeben, mit NA als probenseitige (bildseitige) NA und   als Wellenlänge des 

Lichts. Der in Formel (3) zu berechnende Wert ist geringer als der halbe Durch-

messer von 1 AE (vgl. Formel (2)), da hier die Halbwertsbreite der PSF und nicht 

die halbe Distanz der ersten Beugungsminima als Auflösungsgrenze festgelegt 

wurde. 

Die axiale Auflösung AFWHM von Mikroskopen ist schlechter als deren laterale 

Auflösung und wird für die konfokale Mikroskope in der paraxialen Näherung von 

Kino und Corle [31] für kohärente Beleuchtung wie folgt angegeben: 

       
      

         
     

 

(4) 

 

wobei n den Brechungsindex des umgebenden Mediums beschreibt, θ den halben 

probenseitigen Öffnungswinkel des Objektivs darstellt. Die oben aufgeführte For-

mel lässt sich aus Gleichsetzung der Formel (2) mit I(z) = ½ herleiten. Sie ist gül-

tig bei Blendendurchmessern kleiner 1 AE (Airy-Einheit) und bei planen spiegeln-

den Proben. Für Probenkörper, die streuende Remissionseigenschaften besitzen, 

wie zum Beispiel histologische Gewebeschnitte in wässriger Lösung, ist die axiale 

Auflösung schlechter. Von Kino und Corle wird hier ein um den Faktor 1,38 

schlechteres Auflösungsvermögen angegeben [31]. Diese Angaben decken sich in 

etwa mit  

       
      

           
 

 

(5) 

 

von Wilhelm et al. [62] für Blendendurchmesser kleiner 1 AE und Punktreflektoren 

(grüne und blaue Kurve in Abb. 5). Für spiegelnde Proben wird von Wilhelm et al. 

eine Änderung des Vorfaktors von 0,64 auf 0,45 angegeben, was wiederum mit 

der Formel (4) übereinstimmt. Zwar ist die axiale Auflösung für Blendendurchmes-

ser kleiner 1 AE besser als bei größeren Durchmessern, aber es kommt zu Ein-

schränkungen der detektierbaren Lichtmenge und somit oft zu einer nicht tolerier-
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baren Erhöhung der Messzeit oder einer Verschlechterung des Signal-Rausch 

Verhältnisses (SNR). Aus diesem Grund ist die theoretische Betrachtung der ma-

ximalen Auflösung in Abhängigkeit von dem Durchmesser der konfokalen Blenden 

interessant. Für die konfokale Fluoreszenzmikroskopie wird die AFWHM in Ab-

hängigkeit von der Wellenlänge, der NA und des Blendendurchmessers mit fol-

gender Formel angegeben [63]: 

       
     

             
 

        
 

 
 

(6) 

 

mit    
     

   
 

              

      
 .  

Hierbei ist NAProbe die numerische Apertur auf der Probenseite, NABlende die nume-

rische Apertur auf der Blendenseite und AU die Airy Units (Beugungseinheiten) auf 

der Blendenseite. Bei der obigen Formel ist zu beachten, dass der Blenden-

durchmesser nicht in der SI-Einheit µm, sondern in AU  angegeben wird. Der For-

mel (6) ist zu entnehmen, dass die Blendengröße AU in Abhängigkeit von der 

blendenseitigen NABlende variiert. Wie oben in Abb. 4 anhand einer optischen Simu-

lation eines konfokalen Strahlengangs graphisch dargestellt, ist die Größe der 

NABlende mit dem Abbildungsmaßstab und der probenseitigen numerischen Apertur 

NAProbe verknüpft. Diese Abbildung zeigen zwei Simulationen, bei denen der Abbil-

dungsmaßstab m variiert, aber die probenseitige NAProbe und alle anderen opti-

schen Parameter fixiert wurden. Für kleine NA lässt sich der Zusammenhang von 

NABlende und NAProbe durch die Abbesche Sinusbedingung beschreiben. Für größere 

NA kann aus den Abbildungsgleichungen und trigonometrischen Beziehungen fol-

gender, für ideale Linsensysteme exakter, Formelbezug hergeleitet werden: 

                                             , 

 

(7) 

 

wobei m den Abbildungsmaßstab des Objektivs von der Lichtquelle in die Rich-

tung der Probe beschreibt.  

Es wird deutlich, dass die NABlende und somit auch AU mit geringerem Abbildungs-

maßstab aber identischer realer Blendengröße sinkt. Da die Blendengröße AU 
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somit vom Abbildungsmaßstab abhängt, besitzt auch die AFWHM eine Abhängig-

keit vom Abbildungsmaßstab (siehe Formel (6)). Wie stark der Einfluss des Abbil-

dungsmaßstabs ist, lässt sich an folgender Formel beobachten. Unter Zuhilfenah-

me paraxialer Abbildungsgleichungen (vgl. [22], S. 19) lässt sich berechnen, dass 

die blendenseitige Defokussierung z‘  in Abhängigkeit von einer Probenverschie-

bung z  für geringe Abstände näherungsweise mit 

   
  

  
 

 

(8) 

 

angegeben werden kann. Der Formel (8) ist zu entnehmen, dass die blendenseiti-

ge Defokussierung z‘  schneller voranschreitet je geringer der Abbildungsmaßstab 

ist. Dies hat zur Folge, dass sich die AFWHM nichtlinear verringert und sich das 

maximale axiale Auflösungsvermögen verbessert (siehe Abb. 4 unten). Ein gerin-

ger Abbildungsmaßstab entspricht in diesem Zusammenhang einer vergrößernden 

Abbildung der Probe auf den Detektor (Blendenebene). Für einen größeren Abbil-

dungsmaßstab verschlechtert sich die axiale Auflösung hingegen.  
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Abb. 4: Simulation der geometrisch optischen Punktbildfunktion (PSFges) nach der konfoka-

len Blende für zwei verschiedene Abbildungsmaßstäbe, aber identischer numerischer Aper-

tur auf der Probenseite (oben: optischer Strahlengang, unten: axiale Intensitätsverteilung 

nach der konfokalen Blende). 

 

Aus der Betrachtung der Formeln (3) bis (6) und deren grafischer Darstellung ist 

ersichtlich, dass die axiale Auflösung durch Einsatz monochromatischer Lichtquel-

len mit kürzerer Wellenlänge besser wird (Abb. 5). Durch Vergrößerung der NAProbe 
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lässt sich das axiale Auflösungsvermögen allerdings erheblich stärker beeinflus-

sen, da hier im Gegensatz zur lateralen Auflösung ein quadratischer Zusammen-

hang besteht [50]. Aus den mit der Formel (6) berechneten Grafen lässt sich ent-

nehmen, dass der Blendendurchmesser und der Vergrößerungsmaßstab einen 

entscheidenden Einfluss auf die AFWHM besitzen und letztendlich sogar dominie-

ren (siehe auch Kurven in Abb. 5, orange und hellblau).  

 

 

Abb. 5: Grafische Darstellung der theoretischen maximalen axialen Auflösung (AFWHM) 

konfokaler Mikroskopie in Abhängigkeit von der probenseitigen numerischen Apertur (NA), 

für unterschiedliche Abbildungsmaßstäbe, Blendengrößen und Remissionseigenschaften 

der Probe (Wellenlänge   = 633 nm). 

 

Im Vergleich zur klassischen Lichtmikroskopie ergibt sich für die konfokale Mikro-

skopie bei reiner Betrachtung der angeführten analytischen Formeln zunächst kei-

ne Verbesserung der lateralen Auflösung. Nach Tolardo di Francia und Ingestam 

ist bei der konfokalen Mikroskopie jedoch eine Steigerung des lateralen Auflösung 

um den Faktor    möglich, wenn der Blendendurchmesser kleiner 1 AE ist [50]. 

Bezüglich der axialen Auflösung bei der Vermessung von streuenden Proben zeigt 

die konfokale Mikroskopie bei geringer NA theoretisch sogar ein leicht schlechte-
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res Auflösungsvermögen gegenüber der konventionellen Mikroskopie (vgl. Abb. 5; 

gestrichelte Linie vs. blaue und grüne Kurve). Bei einem Blendendurchmesser 

PH < 1 AE und spiegelnden Objekten ergibt sich nach Kino und Corle eine leichte 

Verbesserung der axialen Auflösung. Für einen fairen Vergleich muss allerdings 

berücksichtigt werden, dass die angegebene axiale Auflösung bei der konventio-

nellen Mikroskopie nur erreicht werden kann, wenn die axiale Ausdehnung des 

Präparats nicht größer ist als die oben angegebene AFWHM. Hierzu müsste das 

Präparat in feinste histologische Schnitte zerlegt werden, was häufig nicht möglich 

ist. Ein wesentlicher Vorteil der konfokalen Mikroskopie liegt darin die oben ange-

gebene axiale Auflösung auch ohne histologische Schnitte mithilfe optischer 

Schnitte zu erzielen. Die Darstellung der Ergebnisse aus Formel (6) zeigen die 

deutliche Verschlechterung der axialen Auflösung bei der Wahl größerer Blenden-

durchmesser und geringer Probenvergrößerung. In Anlehnung an Kino wurde die 

AFWHM auf spiegelnden Proben durch Division der Formel (6) mit dem Faktor 

1,38 angegeben. Die hier gezeigte Bandbreite des axialen Auflösungsvermögens 

von lediglich 690 µm (NA = 0,05; Dreal = 15 µm, m = 2) bis unter 1 µm für 

NA = 0,975 verdeutlicht die starke Abhängigkeit von der NA des verwendeten Ob-

jektivs. Im Einsatzgebiet der Mikroskopie eignet sich die konfokale Messtechnik 

besonders gut, da hier mit hoher Probenvergrößerung (entspricht starker Verklei-

nerung der Quelle zur Probe hin) und großer probenseitiger NA gearbeitet wird. 

Weiterhin zeigt die Abb. 5 deutlich, dass die AFWHM auch durch die Remissions-

eigenschaften der Probe beeinflusst, bei geringer Probenvergrößerung aber 

schlussendlich vom Blendendurchmesser dominiert wird. 

 

Topographische dreidimensionale Aufnahmen sind bei der konfokalen Mikroskopie 

durch Abrastern der Probe möglich, indem entweder der Beleuchtungsfleck (bzw. 

Messkopf) oder die Probe in verschiedenen Höhen und lateralen Positionen ver-

schoben wird. Dies wird zum Beispiel durch den Einsatz einer Nipkovscheibe (La-

teralscan) und piezogetriebene Stellmotoren (Höhenscan oder Lateralscan) reali-

siert. Ein axiales Intensitätsprofil (vgl. Abb. 3) lässt sich für eine spezifische 

Wellenlänge durch eine hochgenaue axiale Probenverschiebung und entspre-

chende sequentielle Intensitätsmessung aufnehmen. Bei genauer Kenntnis der 
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axialen Position während der Intensitätsmessungen lässt sich eine Abstandsbe-

stimmung aus einer Aufnahmeserie vornehmen, die maßgeblich von der Positio-

niergenauigkeit der Verstellmotoren, der axialen Abtasthäufigkeit und dem Signal-

Rausch-Verhältnis (SNR) abhängt. Durch eine feine Probenabrasterung lässt sich 

bei guter SNR eine wesentlich höhere axiale Auflösung erzielen als dies aufgrund 

der oben angegebenen Formel (6) zu erwarten wäre. Bei entsprechend geringem 

Signalrauschen ist nachvollziehbar, dass sich die Scheitelpunktlage der Intensi-

tätsverteilung präziser bestimmen lässt, als nur in ganzen Vielfachen von 

AFWHM. Neben den bereits genannten Einflussfaktoren auf die axiale Messge-

nauigkeit haben also auch das Signal-Rausch-Verhältnis der Messung (Lichtquel-

len- und Detektorrauschen) und die Abtastrate des Signals einen entscheidenden 

Einfluss auf die maximal erzielbare axiale Messgenauigkeit. Der qualitative Ein-

fluss der angeführten Parameter auf die maximale Auflösung der monochromati-

schen konfokalen Abstandsmessung lässt sich wie folgt tabellarisch zusammen-

fassen. 

 

Tabelle 10: Parameter bei der konfokalen Abstandsmessung und deren qualitativer Einfluss 

auf die axiale Auflösung. (SNR: Signal-Rausch-Verhältnis). 

Systemparameter Parameteränderung axiale Auflösung 

Numerische Apertur größer steigt 

Blendendurchmesser PH größer sinkt 

Vergrößerungsmaßstab 

(Probenvergrößerung
-1

) 
größer sinkt 

Auflösung des z-Scan größer  steigt 

SNR (Lichtquelle/Detektor) größer steigt 

 

Konfokal-Mikroskope werden seit Jahrzehnten erfolgreich in der Medizin, Biologie 

und auch der technischen Mikroskopie eingesetzt. Modernen Laser-Scanning-

Mikroskopen liegt das oben beschriebene konfokale Messprinzip ebenfalls zu-

grunde und diese stellen bezüglich des Auflösungsvermögens mit flexiblen Mess-

bereichen von wenigen Mikrometern bis hin zu mehreren Millimetern einen Gold-

standard für die optische 3D-Topographievermessung dar. Allerdings sind 

Konfokal-Mikroskope in der Regel Großgeräte, die zwar extrem hohe Auflösungen 

bis in den Sub-Mikrometer-Bereich liefern, aber durch die Einzelpunktabtastung 
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vergleichbar lange Messzeiten erfordern und sehr stabile Umgebungs-

bedingungen benötigen (z. B. aktiv gedämpfte Messtische, klimatisierte Räume). 

Um das Prinzip der konfokalen Abstandsmessung dem Einsatz in der intraoralen 

Vermessung von Zähnen zugänglich zu machen, lag das Ziel der Sensorentwick-

lung in der signifikanten Reduktion der Baugröße, der Messzeiten und der An-

schaffungskosten. Weiterhin war es wünschenswert, auf bewegliche mechanische 

Teile (auch oszillierende optische Elemente) zu verzichten, da so die Langzeitsta-

bilität des Messsystems erhöht und ein angenehmes Arbeiten durch Reduktion 

von Betriebsgeräuschen und Vibration ermöglicht werden kann. Aufgrund der für 

die Dentaltechnologie spezifischen Anforderungen ist klar, dass zur Realisierung 

eines IOS mit Konfokal-Technologie die Notwendigkeit einer Neuentwicklung be-

steht.  

1.4.2 Chromatisch konfokale Abstandsmessung 

Bereits in den achtziger Jahren wurden Variationen beziehungsweise Weiter-

entwicklungen der monochromatischen konfokalen Abstandsmessung durch 

Molesini et al. und Browne et al. beschrieben [41], [6], [42]. Die in diesen Arbeiten 

gezeigten Profilometer nutzen bereits das Prinzip der chromatisch konfokalen Ab-

standmessung, mit der eine dreidimensionale Vermessung von Objekten ohne 

mechanische Höhenverstellung erfolgen konnte.  

Während in klassischen optischen Abbildungssystemen in der Regel die Redukti-

on von Abbildungsfehlern angestrebt wird, wird bei der chromatisch konfokalen 

Abstandsmessung ein Abbildungsfehler, die chromatische Längsaberration, be-

wusst vergrößert und zur Messung ausgenutzt. Licht wird beim Durchgang durch 

eine Linse in Abhängigkeit von seiner Wellenlänge unterschiedlich stark gebro-

chen dadurch ist die Brennweite für kurzwelliges blaues Licht geringer ist als für 

langwelliges Licht (siehe Abb. 6). Dieser Effekt wird in der Optik als Farblängsfeh-

ler bzw. axialer chromatischer Fokusshift (CFS) bezeichnet. Da der Brechungsin-

dex n( ) optischer Medien von der Wellenlänge   des Lichtes abhängt [10] und mit 

zunehmender Wellenlänge sinkt, reduziert sich die Brechkraft von klassischen 

Linsen ebenfalls mit zunehmender Wellenlänge.  
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Abb. 6: Verlauf der axialen chromatischen Fokusverschiebung in Abhängigkeit der Wellen-

länge. Rechts unten: Beispielhafte Darstellung des axialen chromatischen Fokusshifts an 

einer Linse aus N-SF6 mit einer effektiven Brennweite von 31,75 mm (blau: 486,1 nm, grün: 

587,6 nm, rot: 706,5 nm).  

 

Der Aufbau der chromatisch konfokalen Abstandmessung ist dem der klassischen 

konfokalen Abstandsmessung bis auf die polychromatische Lichtquelle und ein 

optisches System mit spezifischem CFS, im folgenden Hyperchromat genannt, 

zunächst sehr ähnlich. Das Licht einer polychromatischen Lichtquelle (1) wird zu-

nächst mit einer Linse (2) auf eine erste Blende (3) abgebildet (siehe Abb. 7). Über 

einen Strahlteiler (4) bildet der Hyperchromat (5) diese Blende in den Messbereich 

ab. Aufgrund des axialen Farbfehlers des Hyperchromaten wird die erste Blende 

(3) für jede Wellenlänge   in unterschiedlichen Abständen in den Messbereich 

scharf abgebildet. Wird ein Probenkörper (6) in einem beliebigen Abstand inner-

halb des Messbereichs platziert, wird nur das an der Oberfläche remittierte Licht 

der Wellenlänge  konfokal scharf auf die Probe abgebildet (vgl. Abb. 7 blaues Licht-

bündel). In der Detektion wird das von der Probe remittierte Licht des Hyperchro-

maten erfasst und rückwärtig auf eine zweite Blende (7) hinter dem Strahlteiler 

konfokal abgebildet, da diese exakt im optisch konjugierten Ort zur ersten Blende 

(3) bzw. zum Fokuspunkt auf der Probe (6) platziert ist. Der Anteil des Lichts, der 
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die zweite Blende passiert, wird im Anschluss von einem Farbmesssystem (8) er-

fasst und auf einem Detektor (9) (Zeilensensor oder einzelnen Photodioden) 

spektral ausgewertet. Da das Licht der Wellenlänge  konfokal die zweite Blende 

idealerweise ungehindert passiert, während alle anderen Wellenlängen (vgl. Abb. 

7 rotes Lichtbündel) durch die unscharfe Abbildung fast vollständig abgeblendet 

werden, kommt es zu einer Signalüberhöhung für die Wellenlänge  konfokal, die 

somit den Probenabstand farblich kodiert. Durch Bestimmung des spektralen Ma-

ximums des Messsignals mittels eines Spektrometers [42] oder des Farbeindrucks 

auf Basis dreier Farbwerte mittels verschiedener Filter [58] kann letztendlich der 

Abstand der Probe ohne bewegliche Elemente am Sensor rekonstruiert werden. 

Voraussetzung dazu ist allerdings eine vorherige Kalibrierung, sodass der wellen-

längenspezifische Bildabstand bekannt ist. 

 

 

Abb. 7: Schematische Darstellung der chromatisch konfokalen Abstandmessung. Die kon-

fokale Bedingung ist hier für kurzwelliges Licht (blau) erfüllt, wohingegen langwelliges Licht 

(rot) unterdrückt wird. 
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Analog zur klassischen konfokalen Mikroskopie lässt sich der axiale Intensitätsver-

lauf der konfokalen Wellenlänge nach der Formel (2) berechnen. Während bei ei-

nem Objektiv ohne CFS die Maxima der axialen PSF für unterschiedliche Wellen-

längen im identischen Fokusabstand z liegen, resultiert aus dem CFS eine axiale 

Verschiebung des Scheitelpunkts entlang der optischen Achse z [6], wie in Abb. 8 

für einen beispielhaftes Objektiv mit erhöhtem CFS dargestellt. 

 

 

Abb. 8: Theoretischer axialer Intensitätsverlauf für einen chromatisch konfokalen Abstands-

sensor bei kohärenter Beleuchtung und Blendendurchmesser < 1 Airy Einheit. (Numerische 

Apertur (NA) = 0,25, Wellenlängen   = 450nm bis   = 650nm, Probe: Spiegel, vgl. [6]). 

 

Auf Basis der Formel (2) kann die in der Blende detektierbare Intensität einer Wel-

lenlänge  i in einem bestimmten Probenabstand folgendermaßen angegeben wer-

den [19]: 

      
             

          

        
          

 

 

  

 

(9) 

 

Angenommen bei einem Probenanstand von z = z0 = 0 ist die konfokale Bedin-

gung für die Wellenlänge  3 erfüllt (vgl. Abb. 8), so ergibt sich die spektrale Intensi-
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tät in der Blende aus der Summe der Intensitäten I( i) aller Wellenlängen im Ab-

stand z0 aus 

 

       
              

          

         
          

 

   

  

  

 

(10) 

 

 

Bei der Berechnung der zu erwartenden Spektralverteilung ist zu berücksichtigen, 

dass die PSF nach der Formel (10) nur für Blendendurchmesser < 1 AE Gültigkeit 

hat und die PSF analog zur monochromatischen konfokalen Abstandsmessung 

bei größeren Blendendurchmessern deutlich breiter wird. Daher bietet sich hier die 

Verwendung der mit dem Faktor 1/1,38 korrigierten Formel (6) zur Berechnung der 

AFWHM für die einzelnen Wellenlängen an. Für größere Blendendurchmesser 

und inkohärente Lichtquellen stellt die gaußförmige Intensitätsverteilung eine gute 

und vereinfachte Approximation der PSF dar [46]. In Anlehnung an die Formel (10) 

und unter Berücksichtigung eines spezifischen CFS zo( ) lässt sich dann die kon-

fokale spektrale Signalantwort I( ) für spezifische Abstände zk näherungsweise 

mit 

         
           

 

     

 

 

(11) 

 

angeben, wobei die Signalbreite mit   
 

    
 

      

         
  mithilfe der Formel (6) zu 

berechnen ist. Der CFS des Hyperchromaten soll hier beispielhaft mit einer Funk-

tion zweiten Grades näherungsweise mit          
         angegeben wer-

den. Wie der Formel (11) zu entnehmen ist, wird die Form des in der Blendenebe-

ne detektierbaren spektralen Signals durch den CFS, also die Übertragungs-

funktion des Hyperchromaten z0( ), beeinflusst. Mit dem Ergebnis der Formel (11) 

lässt sich die spektrale FWHM (SFWHM) durch Anpassung einer Gaußkurve be-

rechnen. 

Allein auf Basis der SFWHM kann die maximal erzielbare axiale Auflösung jedoch 

nicht abgelesen werden. Zur Berechnung der erzielbaren axialen Auflösung ist die 

SFWHM ein wichtiger Bestandteil, aber zusätzlich müssen die Eigenschaften des 
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spektralen Detektionssystems (z. B. Spektrometer) in Kombination mit den Eigen-

schaften des Hyperchromaten bekannt sein. Wird ein Spektrometer als Detekti-

onseinheit genutzt, so hängt die axiale Auflösung des Gesamtsystems davon ab, 

in welchem minimalen axialen Probenabstand z zwei auf dem Detektor abgebil-

dete Spektralsignale voneinander unterscheidbar sind. Analog zur bereits ange-

sprochenen optischen lateralen Auflösung kann man davon ausgehen, dass zwei 

Lichtpunkte spätestens dann voneinander unterscheidbar sind, wenn sie um die 

LFWHM lateral zueinander versetzt sind (siehe Formel (3)). Ein erster Schritt zur 

Berechnung der axialen Auflösung liegt in der Definition beziehungsweise Mes-

sung der spektralen Übertragungsfunktion des Spektrometers. Eine solche Über-

tragungsfunktion gibt an, in welchen Ort p ein Lichtpunkt mit einer spezifischen 

Wellenlänge   auf die Detektormatrix des Spektrometers auftrifft. Diese Übertra-

gungsfunktion des Spektrometers p( ) sollte entweder bekannt sein, oder als De-

signparameter vorgegeben werden. Eine solche Übertragungsfunktion soll hier 

exemplarisch mit folgender Formel gegeben sein: 

        
        . 

 

 

(12) 

 

Um die Übertragungsfunktion z(p) des optischen Gesamtsystems herzuleiten, be-

nötigt man eine bekannte oder vorgegebene Funktion für den CFS des Hyper-

chromaten (vgl. Formel (11)). Wird nun die Formel (12) nach   aufgelöst, so ergibt 

sich folgende Zwischenlösung 

  
       

           

   
 . 

 

(13) 

 

Setzt man diese Lösung in z0( ) ein, so erhält man folgende Formel, mit der ein 

unbekannter Probenabstand (Fokusabstand) z aus einem gemessenen, be-

ziehungsweise bekannten Auftreffort p der Blendenabbildung berechnet werden 

kann:  
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     . 

 

(14) 

 

Wie in Kapitel 3.4.4 in Abb. 45 gezeigt wird, kann die Funktion (14) mit der linea-

ren Funktion              approximiert werden. 

Als weiterer Lösungsschritt muss der Durchmesser des Lichtflecks LF auf dem 

Detektor ermittelt werden. Als kleinste mögliche Ausdehnung des Lichtflecks kann 

der Durchmesser der konfokalen Blende angesehen werden, sofern dieser größer 

als 1 AE ist. Zusätzlich wird die Punktabbildung jedoch durch die spektrale Auf-

spreizung des Spektrometers vergrößert. In guter Näherung kann die Berechnung 

der lateralen Ausdehnung des Lichtflecks mithilfe der aus Formel (11) zu ermit-

telnden SFWHM und der Formel (12) erfolgen:  

        
                

             , 

 

(15) 

 

wobei PH den realen Durchmesser der konfokalen Blende darstellt und die Wel-

lenlängen durch                 
     

 
 und                 

     

 
 beschrie-

ben sind. Bei dieser Methode ist allerdings zu beachten, dass der Leuchtfleck 

auch hier nie kleiner als 1 AE werden kann. Setzt man den Durchmesser des 

spektralen Lichtflecks LF  für p in die lineare Form der Gleichung (14) ein, so erhält 

man den Abstand z, bei dem der Lichtfleck um seine eigene Halbwertsbreite auf 

dem Detektor gewandert ist. Dieses z stellt dann eine konservative Schätzung 

der erzielbaren axialen Auflösung dar.  

Diese hier beschriebene Vorgehensweise zur Bestimmung der axialen Auflösung 

eines chromatisch konfokalen Systems (Formel (11) bis Formel (15) ) wird in Kapi-

tel 3.4.4 am Beispiel des entwickelten IOS durchgeführt und mit entsprechenden 

Grafen visualisiert.  

Die Singalantwort auf dem Detektor und somit auch der Durchmesser des Leucht-

flecks LF lässt sich auch mithilfe der optischen Simulation bestimmt (siehe auch 

Kapitel 2.1). Die Berechnung der axialen Auflösung ist bei der optischen Simulati-

on genauer, erfordert aber die exakten Daten des Linsensystems und ist ungleich 

zeitaufwändiger und komplexer. 
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Im Vergleich zur monochromatischen konfokalen Abstandsmessung ergeben sich 

mit dem CFS des Hyperchromaten, der spektralen Aufspreizung des Spektrome-

ters und der Blendengröße zusätzliche Parameter, die bei der Berechnung der 

axialen Auflösung für chromatisch konfokale Messsysteme berücksichtigt werden 

müssen. Anhand von zwei Beispielen lässt sich qualitativ zeigen, dass für einzelne 

Parameteränderungen keine pauschale Aussage zu einer positiven oder negati-

ven Auswirkung auf die axiale Auflösung zu treffen ist. So führt eine Vergrößerung 

des CFS des Hyperchromaten zu einer Reduktion SFWHM, was allerdings nicht 

zu einer Steigerung der axialen Auflösung führt. Dies ist dadurch begründet, dass 

dann bei gleicher Wellenlängenänderung eine größere probenseitige axiale Ver-

schiebung z der Fokuslage resultiert. Der spektrale Intensitätsabfall auf 50% er-

folgt daher erst bei dieser größeren Probenverschiebung. Im zweiten Beispiel führt 

eine Vergrößerung der spektralen Spreizung zu größeren Abständen des Schwer-

punkts der Blendenabbildung auf dem Detektor. Allerdings wird der Durchmesser 

der Blendenabbildung LF durch die größere Spektralaufspreizung verbreitert. Um 

eine örtliche Trennung der Blendenabbildung über die Probenverschiebung zu 

erzielen ist dann eine größere Distanz z als zuvor erforderlich. Da die Parameter 

über die Gerätefunktion des optischen Systems (Formel (14)) miteinander ver-

knüpft sind, ist es empfehlenswert die axiale Auflösung für den konkreten Fall 

auszurechnen. 

 

Mit der chromatisch konfokalen Abstandsmessung lassen sich wie mit der klassi-

schen Konfokaltechnik sehr hohe Genauigkeiten bis in den Sub-Mikrometer-

bereich erzielen. Im Gegensatz zu triangulierenden Verfahren kann der optische 

Strahlengang bei der chromatisch konfokalen Abstandsmessung orthogonal zur 

Probenoberfläche erfolgen, sodass Abschattungen zu einem höheren Grad ver-

mieden werden können und komplexere geometrische Strukturen messbar sind. 

Neben der in Kapitel 1.4.1 angeführten Streulichtreduktion stellt dies einen weite-

ren signifikanten Vorteil der chromatisch konfokalen Abstandsmessung bei der 

Erfassung der Oberflächenstruktur von Humanzähnen im menschlichen Kiefer dar. 

Bei geringerer Abschattung ergibt sich so zum Beispiel eine verbesserte Chance 

einer vollflächigen Aufnahme der interproximalen Zwischenräume, der Darstellung 
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von Kontaktpunkten und schwer zugänglichen Präparationsgrenzen oder Inlays. 

Auf Basis der chromatisch konfokalen Abstandsmessung werden bereits Einzel-

punktsensoren und Liniensensoren für die industrielle Messtechnik kommerziell 

auf dem Markt von verschiedenen Firmen angeboten (z. B. Micro-Epsilon Mess-

technik, Precitec Optronik GmbH, STIL). Bei der Separation des Anregungs- und 

Detektionsstrahlengangs wird in der Regel auf faseroptische Strahlteiler zurück-

gegriffen, deren Faserkern gleichzeitig die anregungs- und detektionsseitige kon-

fokale Blende ersetzt. Die Einsatzgebiete dieser Sensoren mit unterschiedlichster 

Auflösung (Mikro- bis Nanometer) und verschiedenen Messbereichen (100 µm bis 

30 mm) umfassen Rauheitsmessungen, Schichtdickenbestimmung transparenter 

Materialien bis hin zur Topographiemessung von Oberflächen. Hierbei werden die 

Sensoren in der Regel zusammen mit Positioniersystemen (z. B. Koordinaten-

Messmaschinen (CMMs)) betrieben, um eine flächige Erfassung in der gewünsch-

ten Auflösung zu erhalten. Die Einschränkung der verfügbaren Sensoren ist, dass 

es sich hierbei um eine Einzelpunkt- oder Linienmessung handelt und daher eine 

flächige Erfassung der Probenkörper nur mit bekannter Ausrichtung von Probe 

und Sensor erfolgen kann. Aufgrund der Formfaktoren (Geometrie), der limitierten 

Anzahl zeitgleich aufgenommener Messpunkte und der Notwendigkeit eines Posi-

tioniersystems (z. B. CMM) scheiden diese kommerziellen Sensoren zur intraora-

len Vermessung von Humanzähnen gänzlich aus.  

1.5 Zielsetzung der Arbeit 

Wie in der Einleitung dargestellt, kann man davon ausgehen, dass die Digitalisie-

rung der Dentaltechnik stark zunehmen wird. Bei optischen Messverfahren zur 

intraoralen dentalen Abdrucknahme sind derzeit die Streifenprojektion (Sirona), 

die monochromatisch konfokale Abstandmessung (Align Technology Inc, 3Shape) 

sowie das „adaptive wavefront sampling“ (3M) führend vertreten.  

Das Ziel dieser Arbeit besteht in der Entwicklung eines neuartigen IOS-Prototyps, 

der eine 3D-Videoaufnahme ermöglicht und ohne Scanpuder arbeiten kann. Der 

Grund für diese Entscheidung liegt darin, dass durch diese Eigenschaften erhebli-

che Vorteile bezüglich der erzielbaren Messgenauigkeit und Arbeitseffizienz er-

wartet werden. Der Verzicht auf Scanpuder bietet den Vorteil, dass die Messunsi-
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cherheit nicht zusätzlich durch eine unbekannte Auftragsdicke des Scanpuders 

erhöht wird. Da das typische Beobachtungsfeld eines optisch messenden IOS 

aufgrund der menschlichen Anatomie auf wenige Zähne beschränkt ist und Ab-

schattungen auftreten, müssen mehrere 3D-Einzelaufnahmen zusammengeführt 

werden. Durch die Umsetzung einer videobasierten Aufnahmetechnik wird eine 

geringere Messzeit erwartet, da so die zielgerichtete Positionierung des IOS ver-

einfacht wird und Auslösezeiten entfallen. Ein weiterer Vorteil wird in der Möglich-

keit zur kontinuierlichen Visualisierung der aufgenommenen Daten gesehen. 

Die Entwicklung des IOS-Prototyps soll auf Basis eines für die Dentaltechnologie 

neuartigen Messverfahrens erfolgen. Um die Verwertbarkeit sicherzustellen darf 

dieses Messverfahren nicht durch bestehende Schutzrechte belegt sein und das 

Potential bieten, zumindest vergleichbare Eigenschaften zu kommerziell verfügba-

ren IOS zu erreichen. Im Hinblick auf die praktische Anwendbarkeit muss der IOS-

Prototyp ein vergleichbares Handling und eine vergleichbar gute Messgenauigkeit 

zu bestehenden IOS erzielen. Zur Prüfung der Eigenschaften soll eine Untersu-

chung beziehungsweise Charakterisierung des entwickelten IOS-Prototypen erfol-

gen, um Rückschlüsse auf das Anwendungspotential in der zahnärztlichen Prothe-

tik ziehen zu können. Die Charakterisierung des IOS soll sowohl anhand 

theoretischer Betrachtungen aus der optischen Simulation als auch durch Analyse 

von 3D-Aufnahmen an ebenen Flächen, ausgewählten Zahnmodellen und be-

kannten Referenzstrukturen vorgenommen werden. Die Ergebnisse sollen im Kon-

text empfohlener klinischer Anforderungen für Zahnersatz, aktueller Studien zur 

Genauigkeit existierender IOS und der konventionellen Abdrucknahme bewertet 

werden. 

  



Material und Methoden 

 

41 

 

2 Material und Methoden 

In diesem Kapitel werden die Materialen und Methoden zur Überprüfung bezie-

hungsweise Charakterisierung des in dieser Arbeit entwickelten IOS aufgeführt. 

Dies umfasst zunächst die Vorgehensweise bei der theoretischen Analyse des 

optischen Systems mit einer optischen Designsoftware. Weiterhin werden die 

Hilfsmittel zur Messwertaufnahme und die Methoden zur Aufnahme möglichst 

aussagekräftiger, applikationsspezifischer Messwerte erläutert. Zum Abschluss 

wird die Vorgehensweise bei der Datenauswertung beschrieben. 

2.1 Grundlagen zur Optiksimulation und Analyse mit ZEMAX  

Vor der Verfügbarkeit entsprechender Computerhardware und optischer Design-

software war die Entwicklung und Analyse komplexer optischer Systeme nur einer 

sehr begrenzten Anzahl von Experten zugänglich. Da die Herstellung optischer 

Elemente mehrere Monate erfordert und sehr kostenintensiv ist, ist eine vorange-

hende möglichst exakte Berechnung der zu erwartenden optischen Abbildungs-

eigenschaften von höchstem Interesse. 

Zur Entwicklung optischer Systeme stehen heutzutage verschiedene Software-

produkte zur Verfügung. Zur Entwicklung des IOS wurde die Software ZEMAX 

verwendet, die die Berechnung komplexer geometrisch-optischer Strahlwege 

durch frei definierbare, optische Elemente ermöglicht. Auf Basis der Strahl-

rechnung ist es mit der Software möglich, eine Vielzahl von optischen Kennwer-

ten, wie zum Beispiel die Abbildungsqualität, zu analysieren und zu visualisieren. 

In einem weiteren Schritt kann das anfänglich definierte optische System auf Basis 

vorzugebender Zielwerte optimiert werden, indem die Software zuvor freigegebe-

ne Systemparameter wie Linsenradien, Linsendicken, Linsenmaterialien und Luft-

abstände automatisch variiert. Im Rahmen der Arbeit wurde die Optimierungsfunk-

tion von ZEMAX, die merit function, genutzt und um anwendungsspezifische 

Optimierungsparameter erweitert (z.B. Vergrößerungsmaßstab, CFS, Haupt-

strahlwinkel (Telezentrie), max. Baugröße). Obwohl mit dieser Funktion ein mäch-

tiges und benutzerfreundliches Werkzeug zur Erstellung komplexer optischer De-

signs zur Verfügung steht, ersetzt dies nicht die kreative optische Designarbeit 

und Fachkenntnis bei der Definition des optischen Startsystems. Durch Festle-



Material und Methoden 

 

42 

 

gung des Startsystems werden die Anzahl und Reihenfolge der optischen Kompo-

nenten und somit die wesentlichen Abbildungseigenschaften festgelegt. Diese 

Vorgabe wird durch die Optimierungsfunktion nicht verändert. Durch die Vielzahl 

der Freiheitsgrade (Radien, Abstände, Materialien) ist es trotz der ausgefeilten 

Optimierungsalgorithmen schwer möglich ein gutes optisches Design aus einem 

schlechten Startsystem zu erzeugen. 

Neben der Erstellung und Optimierung neuer optischer Designs bietet die Soft-

ware umfangreiche Analysemöglichkeiten neu berechneter sowie bereits beste-

hender optischer Designs. Nach der Optimierung des optischen Designs können 

so zum Beispiel exakte Positionen und Winkel einzelner Lichtstrahlen oder Strahl-

bündel an jeder Stelle im Strahlengang berechnet werden. Das System lässt sich 

mit den Analysewerkzeugen 3D-Layout, Spot Diagramm, FFT MTF und Geometric 

Image Analysis visuell evaluieren. Die numerische Berechnung des exakten 

Lichtwegs ermöglicht die Darstellung des zu erwartenden Kurvenverlaufs des CFS 

oder der Übertragungsfunktion eines Spektrometers. Als Probenobjekt stehen 

Oberflächen mit verschiedenen Remissionseigenschaften zur Verfügung, im 

Rahmen der Arbeit wurden allerdings ausschließlich ideal reflektierende Spiegel 

als Probenkörper eingesetzt. 

 

2D/3D-Layout 

Das Layout zeigt wahlweise eine 2D- oder 3D-Zeichnung der optischen Elemente 

inklusive des Strahlengangs für ausgewählte Objektpunkte. Das Layout dient zur 

Orientierung und zur visuellen Kontrolle der Eingabeparameter für das Linsensys-

tem. Es vermittelt einen schnellen Eindruck des Gesamtsystems und ermöglicht 

eine erste qualitative Bewertung der Abbildungsqualität anhand des Verlaufs der 

optischen Strahlen. 
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Abb. 9: Exemplarische Darstellung eines optischen Linsendesigns mit zwei achromatischen 

Linsen in ZEMAX. Dargestellt ist der Strahlengang in einem optischen System (2D-Ansicht) 

für drei verschiedene Objektpunkte (rot, grün, blau). 

 
Spot Diagramm  

Ausgehend von Lichtstrahlen aus einem infinitesimal kleinen Objektpunkt, zeigt 

das Spotdiagramm die Auftrefforte der Lichtstrahlen in der Bildebene, nachdem 

sie das optische System durchlaufen haben, also ein Punktbild ohne Berücksichti-

gung optischer Beugungseffekte. Die Grafik zeigt für jeden der drei Bildpunkte se-

parat die Auftrefforte der Lichtstrahlen in der Bildebene. Je besser das optische 

System ist, desto geringer ist die laterale Streuung der Auftrefforte (laterale Aus-

dehnung der Markierungspunkte). Zusätzlich zur Visualisierung werden im unteren 

Bereich numerische Werte für die Streuung (RMS radius) und die maximale Aus-

dehnung der Lichtstrahlen (GEO radius) angegeben. 

 

Objekt Bild 
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Abb. 10: Exemplarische Darstellung des Spot Diagramms eines optischen Linsendesigns 

mit zwei achromatischen Linsen in ZEMAX. Dargestellt ist die Abbildung eines infinitesimal 

kleinen Objektpunkts in der Bildebene für verschiedene Objektpunkte.  

 

Zu Berechnung der tatsächlichen Abbildungsgröße muss allerdings der Durch-

messer des Objekts (z.B. Lichtquelle) durch Faltung berücksichtigt werden. Bei 

rein geometrisch-optischer Strahlrechnung ist es theoretisch möglich, dass alle 

von einem Punkt ausgesendeten Strahlen auch im Bild exakt auf die identische 

Position auftreffen. Da dies in der Realität nicht möglich ist, wird die reale laterale 

Auflösungsgrenze durch das Beugungsscheibchen (schwarzer Kreis) visualisiert 

und durch den Airy Radius numerisch angegeben (vgl. Formel (1)). In dem Fall, 

dass alle Lichtstrahlen deutlich innerhalb des Beugungsscheibchens liegen, ist die 

geometrisch-optische Berechnung nicht mehr exakt und es müssen wellenopti-

sche Analysemethoden herangezogen werden. 

  

Beugungsscheibchen 
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Diffraction MTF 

 

Abb. 11: Exemplarische Darstellung die Modulationstransferfunktion eines optischen Lin-

sendesigns mit zwei achromatischen Linsen in ZEMAX. Dargestellt ist das Kontrastverhält-

nis für drei verschiedene Objektpunkte in jeweils tangentialer und lateraler Ausbreitung des 

Lichts. 

 

Bei der Diffraction MTF handelt es sich um ein Berechnungsverfahren, das Beu-

gungseffekte bei der Abbildung berücksichtigt. ZEMAX berechnet mit diesem Ana-

lysewerkzeug die optische Modulationstransferfunktion für verschiedene Objekt-

punkte. Vereinfacht dargestellt gibt die optische Modulationstransferfunktion das 

Kontrastverhältnis eines durch die Optik abgebildeten sinusförmigen Intensitäts-

musters im Bildraum an. Das Kontrastverhältnis wird in Abhängigkeit von der örtli-

chen Frequenz f (Linienpaare pro mm (lp/mm)) des Intensitätsmusters angege-

ben. Mit steigenden Abbildungsfehlern der Optik wird das ideale Kontrastverhältnis 

zunehmend verschlechtert. Je höher das Kontrastverhältnis bei hohen Ortsfre-

quenzen ist, desto besser ist die optische Abbildungsqualität eines Objektivs. Die 

schwarze Linie in der Grafik gibt das für das gewählte optische Design theoretisch 

bestmögliche Kontrastverhältnis wieder. Im oben gezeigten Fall ist zu sehen, dass 

für außeraxiale Objektpunkte aufgrund der dabei auftretenden Asymmetrie in tan-
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gentialer (T) und sagittaler (S) Ausbreitungsrichtung des Lichts unterschiedliche 

Abbildungsqualitäten erzielt werden. Das im Beispiel gezeigte Kontrastverhältnis 

von rund 0,5 bei 70 lp / mm für die blaue Kurve (Objektpunkt auf der optischen 

Achse) bedeutet konkret, dass zwei Lichtpunkte mit 1 / 70 mm  14 µm von der 

Optik mit dem Abbildungsmaßstab 1:1 im Bildraum aufgelöst werden können. Die 

MTF Angabe in ZEMAX bezieht sich auf den Bildraum und berücksichtigt nicht 

den Vergrößerungsmaßstab des optischen Systems. Bei Betrachtung der korres-

pondierenden Strukturgröße im Objektraum und einem von 1:1 abweichenden Ab-

bildungsmaßstab muss die Ortsfrequenz f mit dem Vergrößerungsmaßstab multi-

pliziert werden. Würde es sich in Abb. 11 um eine vergrößernde 2:1 Abbildung 

handeln, würden die im Objektraum befindlichen Strukturen um den Faktor 2 klei-

ner. Im obigen Beispiel könnten dann rund 7 µm große Strukturen abgebildet wer-

den. 

Im Fall der Abbildung eines Objekts auf eine Detektormatrix muss der Vergröße-

rungsmaßstab nicht berücksichtigt werden, da sich die Angabe bereits auf den 

Bildraum bezieht. Allerdings sollte eine weitere Betrachtung erfolgen, die sich auf 

die Wahl eines geeigneten Sensors bezieht. Bei der Abbildung einer Objektstruk-

tur sollte die Abtastung mindestens doppelt so hoch sein wie die Ortsfrequenz f 

der Objektstruktur. Die zur optischen Abbildungsleistung passende Pixelgröße der 

Detektormatrix ist also durch den Kehrwert der doppelten Ortsfrequenz vorgege-

ben. Bei einer Ortsfrequenz von 70 lp / mm sollte die Pixelgröße also nicht größer 

als 7 µm sein. 

 

Geometric Image Analysis 

Wie in der Beschreibung zum Spot Diagramm erwähnt, muss das Punktbild zur 

Berechnung der tatsächlichen Abbildung mit der lateralen Ausdehnung der Licht-

quelle (bzw. des Objektpunkts) gefaltet werden. Die Geometric Image Analysis 

berücksichtigt die Objektgröße, ignoriert aber optische Beugungseffekte und kann 

somit nicht zur Strukturbewertung in der Größenordnung < 1AE angewendet wer-

den. Für die in dieser Arbeit betrachteten optischen Systeme ist sie aber anwend-

bar und korrekt. Bei dieser Berechnungsmethode wird eine räumlich ausgedehnte 

Leuchtfläche mit diskreter Kontur und Auflösung als Objekt vorgegeben. Die Licht-
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strahlen des selbstleuchtenden Objekts werden durch das optische System pro-

pagiert und der jeweilige Auftreffort auf einem Detektor mit definierter Pixelauflö-

sung angezeigt. Jeder berechnete Lichtstrahl trägt eine spezifische Energie, die 

auf der Detektorfläche in separaten Pixelelementen aufsummiert wird. Auf diese 

Weise entsteht ein visueller Eindruck der Abbildungsleistung des optischen Sys-

tems (Abb. 12).  

 

 

Abb. 12: Exemplarische Darstellung einer in ZEMAX simulierten geometrisch-optischen 

Abbildung in der Bildebene eines optischen Linsendesigns. Dargestellt ist die Abbildung 

einer selbstleuchtenden Kontur in Form des Buchstabens „F“ mit einer Höhe von 20 µm auf 

einen Detektor mit einer Kantenlänge von 50 µm. 

 

Eine weitere Analysemöglichkeit mit diesem Werkzeug besteht im Auslesen der 

auf den Detektor treffenden Energie. Da die Berechnungsmethode Strahl-

abschattungen berücksichtigt, kann die (spektral abhängige) Lichtleistung nach 

einer Blende in Abhängigkeit von variablen Systemeinstellungen (z.B. Bildabstand, 

Wellenlänge) wie im Folgenden beschrieben berechnet und analysiert werden.  
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Abb. 13: Exemplarische Darstellung der Berechnung der chromatisch konfokalen Signal-

antwort mittels optischer Simulation in ZEMAX. 

 

Zur Berechnung der Signalantwort für konfokale Sensoren wurde der Strahlen-

gang von der Lichtquelle zum Objekt (z.B. ebener Spiegel) und von dort wieder 

zurück auf einen Detektor gerechnet. Das Detektorelement wurde also erst nach 

zweimaligem Durchgang durch das optische System in der konfokalen Blenden-

ebene platziert und durch eine davor zentral positionierte Blende mit dem gewähl-

ten Durchmesser abgeschattet. Mit dem Analysetool Universal Plot konnte dann 

die Lichtleistung nach der Blende in Abhängigkeit von der Wellenlänge oder der 

Probenverschiebung aufgezeichnet werden.  

Zur Berechnung der örtlichen Intensitätsverteilung auf einem Bildsensor wurde der 

Detektor erst nach dem Spektrometer platziert (vgl. Abb. 7 (9)) und eine dem Bild-

sensor identische Pixelgröße eingestellt. Für spezifische Spiegelabstände wurde 

dann die Intensitätsverteilung in einem begrenzten Spektralband berechnet 

( konfokal ±  ). Die pro Wellenlänge und Spiegelabstand separat berechneten De-

tektorbilder wurden später zu einem vollständigen Detektorbild aufaddiert. Diese 
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Aufnahmen lassen sich dann analog zu realen Aufnahmen mit einer Kamera wei-

terverarbeiten. 

2.2 Software zur Aufnahme des digitalen 3D-Abdrucks  

Der in dieser Arbeit vorgestellte IOS-Prototyp ermöglicht eine Aufnahme im Vi-

deomodus. Mit jeder einzelnen Aufnahme liefert der IOS-Prototyp eine Höhenmat-

rix mit vergleichsweise niedriger lateraler Auflösung aber voller Höhenauflösung. 

Zur vollflächigen und lückenlosen Aufnahme eines Kiefers, ist es erforderlich, Auf-

nahmen aus unterschiedlichen Blickwinkeln zu erstellen.  

 

 

Abb. 14: Bildschirmkopien IOS-Prototyp Software zur Aufnahme des digitalen 3D-Abdrucks 

(links: Definition der „Behandlung“, Mitte: Detailanalyse einer Präparation, rechts: Über-

sichtsanalyse eines Scans). 

 

Bei Bewegung des IOS-Prototypen relativ zum Kiefer werden diese Höhenwerte 

aus unterschiedlichen Blickrichtungen aufgenommen. Allerdings ist dabei weder 

die absolute Position des IOS-Prototypen noch die des Kiefers bekannt. Ein einfa-

ches Zusammensetzen der 3D-Daten ist somit nicht möglich. Um die Einzeldaten-

sätze ohne Kenntnis der relativen Position von Kiefer und IOS korrekt zusammen-

zusetzen, im Folgenden „Registrierung“ genannt, bedarf es einer speziellen 

Software. Diese Software, im Folgenden „DentistApp“ genannt, wurde von der 

Dentsply Inc. begleitend zu dieser Arbeit für den realisierten IOS entwickelt und 

zur Verfügung gestellt. Die Registrierung der 3D-Datensätze lässt sich vereinfacht 
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am Beispiel einer klassischen 2D-Panoramaufnahme in der Fotografie erklären. In 

der Panoramafotografie ist es möglich, Bilder aus verschiedenen Blickwinkeln al-

lein anhand übereinstimmender Bildstrukturen (z.B. Kanten, Farben) zusammen-

zusetzen. Dazu ist es notwendig, dass sich die Bildbereiche der verschiedenen 

Aufnahmen überlappen, damit die identischen Strukturen in den verschiedenen 

Aufnahmen eindeutig identifiziert werden können. Die Panoramaaufnahme eines 

wolkenlosen (strukturlosen) blauen Himmels, ist mit dieser Methode allerdings 

nicht möglich.  

Auch bei der 3D-Datenregistrierung müssen sich die Einzeldatensätze räumlich 

überlappen und in den Überlappungsbereichen eindeutige 3D-Strukturen zur Aus-

richtung der Einzeldatensätze vorhanden sein. Bei dieser Methode ist zu berück-

sichtigen, dass sich kleine lokale Fehler in der Datenausrichtung über größere 

Messstrecken aufsummieren, wodurch globale Verzerrungen im digitalen 3D-

Datensatz auftreten können. 

Die in dieser Arbeit verwendete Software ist in der Lage, die Einzeldatensätze in 

einer Aufnahmegeschwindigkeit von mindestens 30Hz auszurichten und die auf-

genommene 3D-Oberfläche in einem Video als optisches Feedback für den Zahn-

arzt bzw. Bediener zu visualisieren. Somit ist es während der Aufnahme möglich, 

eventuelle Lücken in der Oberflächenerfassung zu identifizieren und durch eine 

entsprechende Positionierung des IOS zu schließen. Sollte es zu der Situation 

kommen, dass aufeinanderfolgende Aufnahmen keine ausreichende Überlappung 

aufweisen oder geeignete 3D-Strukturen fehlen, so wird die Visualisierung ange-

halten, die Aufnahme von 3D-Daten aber fortgeführt. Wird der IOS wieder auf eine 

bereits bekannte Struktur gerichtet, wird die Registrierung und Visualisierung fort-

geführt. Weiterhin ist es möglich, eine Aufnahme zu unterbrechen, die bereits auf-

genommene Oberfläche zu inspizieren, gegebenenfalls unerwünschte Strukturen 

oder Artefakte zu löschen und später eventuelle Lücken in der Aufnahme zu 

schließen. Nach Abschluss der Aufnahme kann der 3D-Datensatz als STL gespei-

chert werden, sodass dieser in einer 3D-Software wie zum Beispiel Geomagic 

Control 2014 analysiert werden kann. 
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2.3 Aufnahme von 3D-Datensätzen an Referenzmodellen 

Zur Evaluation und Charakterisierung des entwickelten IOS-Prototypen sollen 

möglichst realistische Testbedingungen hergestellt werden, um eine entsprechen-

de Einschätzung der Leistungsfähigkeit im Anwendungsfall zu erhalten. Zum Ver-

gleich verschiedener IOS-Prototypen wurde allerdings zusätzlich ein anwendungs-

ferner Test auf einem ebenen Spiegel durchgeführt um den IOS- Prototypen tech-

nisch zu charakterisieren und mit anderen Systemen vergleichen zu können. 

Weitere 3D-Aufnahmen erfolgten auf einem Zahnmodell, das partiell mit echten 

Humanzähnen versehen ist, und einem volumenstreuenden künstlichen Zahnmo-

dell mit einfachen geometrischen Referenzstrukturen. Mit der Aufnahme dieser 

3D-Datensätze wurde das Ziel verfolgt, möglichst anwendungsnahe Messdaten 

unter wiederholbaren Laborbedingungen zu erzeugen. 

2.3.1 Aufnahmen an einer ebenen Spiegelfläche 

 

Abb. 15: Messplatz zur Kalibrierung des Intraoralscanners (Prototyp) und zur Evaluierung 

der Messgenauigkeit auf einer Spiegelprobe. 

 

Spitze eines IOS-Handstücks 

Piezomotor mit Spiegel  

Kippbühne  

PC zur Datenanzeige und Auswertung 

Controller Piezomotor  
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Zur Ermittlung der bestmöglichen axialen Messgenauigkeit und zum Vergleich von 

IOS-Prototypen untereinander wurden Untersuchungen an einem ebenen Spiegel 

durchgeführt. Hierbei wurde ein an einem hochpräzisen Piezomotor (SmarACT 

SLC-1740-S-HV) befestigter   / 10 - Planspiegel in 500 µm Schritten axial durch 

den Messbereich bewegt. Um mögliche Stellfehler des Piezomotors auszuschlie-

ßen und Umwelteinflüsse zu minimieren, erfolgte die Aufnahme von Kalibrierdaten 

und Messdaten für die jeweiligen Abstände ohne Verstellung des Piezomotors. In 

jeder Messposition (Höhe) wurden 100 Aufnahmen (Rohdatenbilder) gespeichert, 

wobei davon jeweils 10 Aufnahmen zur Höhenkalibrierung des IOS verwendet 

wurden. Für die verbleibenden 90 Aufnahmen wurden die Höhenwerte für jeden 

Messpunkt anhand der Kalibrierdaten aus den ersten 10 Aufnahmen berechnet.  

Für jeden Messabstand und jede Einzelaufnahme wurde der Mittelwert des ge-

messenen Abstands und dessen Abweichung zu dem in der Kalibrierung festge-

legten Sollabstand berechnet. Als Maß für die absolute durchschnittliche Messge-

nauigkeit wurde der Mittelwert dieser Abweichungen berechnet. Dieser Wert wird 

im Folgenden als mittlere Abweichung (MA) bezeichnet. Zur Ermittlung der Repro-

duzierbarkeit der gemessenen Höhenwerte wurde die Standardabweichung für 

jeden einzelnen Messpunkt in allen Messabständen ermittelt. Als Maß für die Re-

produzierbarkeit der Höhenmessung wurde der Mittelwert dieser Standardabwei-

chungen (MRE) bestimmt. 

2.3.2 Aufnahmen am Echtzahnmodell 

Die Charakterisierung der IOS-Prototypen sollte unter möglichst realistischen Be-

dingungen durchgeführt werden. Im realen Anwendungsfall muss berücksichtigt 

werden, dass aufgrund der volumenstreuenden Eigenschaften humaner Zähne ein 

schlechteres Signal-Rausch-Verhältnis als auf Proben aus rein oberflächen-

streuenden Materialien (z.B. Gips) zu erwarten ist. Da im geplanten Anwendungs-

fall der Verzicht auf ein Scanspray eine strikte Designvorgabe ist, erfolgte die Cha-

rakterisierung der IOS-Prototypen direkt auf echten unbehandelten Zähnen. Zu 

diesem Zweck wurde das in Abb. 16 gezeigte Zahnmodell von der Firma Dentsply 

International angefertigt und als Referenzmodell zur Verfügung gestellt. 
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Abb. 16: Echtzahnmodell: Gipsabdruck eines humanen Oberkiefers mit teilweiser Bestück-

ung durch echte Zähne.  

 

Bei dem gezeigten Zahnmodell handelt es sich um die Gipsabformung eines hu-

manen Oberkiefers bei dem an sechs Positionen reale Humanzähne einzementiert 

wurden (Molare: 17,18, 26, 27, 28, Prämolar: 24). Vier dieser Zähne wurden von 

einem Zahnarzt der Firma Dentsply in unterschiedlicher Form präpariert (einmal 

Inlay und dreimal Krone mit Hohlkehle und unterschiedlicher Flankensteilheit), die 

restlichen Zähne wurden in ihrer natürlichen Form belassen. Zur möglichst guten 

Aufrechterhaltung der optischen Eigenschaften der Humanzähne wurde das Mo-

dell stets in einer Flüssigkeit aus 70% Alkohol aufbewahrt, um ein Austrocknen 

und somit eine starke Verfälschung der Remissionseigenschaften der Zahnstruk-

turen zu verhindern. Das Modell wurde lediglich zur Durchführung der Messungen 

aus der Lösung entnommen und nach einer Zeit von höchstens fünf Minuten er-

neut befeuchtet oder eingelegt. Die so entstandenen 3D-Aufnahmen wurden zur 

Ermittlung der Reproduzierbarkeit und Messgenauigkeit des entwickelten IOS-

Prototypen verwendet.  

 

Das Echtzahnmodell wurde mit einem Computertomograph der Firma ZEISS Typ 

Metrotom 1500 von einem externen Messlabor digital aufgenommen. Die für den 

CT-Referenzdatensatz vom Hersteller angegebene Messunsicherheit beträgt 

9 µm + (L / 50) µm. Vom Messlabor wurde zudem eine auf die Zahnmessung 

übertragbare erweiterte Messunsicherheit von ± 52 µm angegeben. Da zur Ve-
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rmessung dieser biologischen Probe kein geeigneteres alternatives Verfahren ver-

fügbar war, wurde der CT-Referenzdatensatz trotz dieser vergleichsweise hohen 

Messunsicherheit auch zur Ermittlung der absoluten Messgenauigkeit des IOS-

Prototypen herangezogen. Bei der Bewertung der Messergebnisse auf Zahnreihen 

liefert der digitale CT-Referenzdatensatz sehr wertvolle Analysemöglichkeiten, da 

die globale Messgenauigkeit im CT-Referenzdatensatz wesentlich besser ist als 

die globale Messgenauigkeit des IOS-Prototypen (kumulativer Registrierfehler). 

Von dem Echtzahnmodell wurden überdies eine Silikonabformung und daraus ein 

Gipsmodell angefertigt, welches für stichpunktartige Vergleichstests verwendet 

wurde.  

Die Messungen an dem Echtzahnmodell wurden nach einem feststehenden Pro-

tokoll durchgeführt. Da repräsentative Messungen einer gut durchfeuchteten 

Zahnoberfläche bedürfen, wurde das Modell für Einzelzahnmessungen maximal 

eine Minute der Alkohollösung entnommen und zwischen den Aufnahmen für min-

destens 30 Sekunden eingelegt. Bei längeren Aufnahmen wurde eine Dauer von 

zwei Minuten nicht überschritten und das Modell zwischen den Messungen für 

mindestens eine Minute eingelegt. Die okklusalen Flächen des Zahnmodells wur-

den unmittelbar vor den Messungen mit einem Tuch grob abgetupft, um größere 

Ansammlungen der Alkohollösung zu entfernen. Bei der Durchführung der Auf-

nahmen wurde der IOS an einem Labortisch fixiert und das Zahnmodell in hand-

geführter Bewegung im Messfeld bewegt. Bei allen Aufnahmen wurden zunächst 

die okklusalen Flächen der Zähne und danach durch Drehung der Probe die labia-

len und palatinalen Zahnflächen durch näherungsweise lineare Bewegung der 

Probe erfasst. Dabei zeigte die Spitze des IOS stets in die distale Kieferrichtung, 

um eine dem Anwendungsfall möglichst identische Einschubrichtung des Scan-

ners zu simulieren. Nach so erfolgter Aufnahme der Oberfläche wurden vereinzel-

te Lücken in den Messdaten durch freie Bewegung des Zahnmodells geschlossen. 

Hierbei wurde darauf geachtet, dass Aufnahmen nur aus Positionen durchgeführt 

wurden, die auch im Mund realisierbar sind. Die Aufnahmen wurden nach dieser 

Vorgehensweise fünfmal wiederholt und die Daten mithilfe der von Dentsply Inter-

national zur Verfügung gestellten Benutzersoftware (DentistApp) in einen triangu-
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lierten 3D-Oberflächendatensatz (STL) exportiert. Diese STLs wurden in die 3D-

Analysesoftware Geomagic Control 2014 zur weiteren Analyse importiert.  

2.3.3 Aufnahmen am Kugelmodell 

Zwar bietet die Aufnahme echter Zähne sehr realistische Bedingungen, aber die 

optischen Eigenschaften der Zähne verändern sich durch Austrocknung bereits in 

einem Zeitfenster von unter einer Minute. Die Signalqualität wird durch Abnahme 

der Volumenstreuung mit steigender Austrocknung besser. Dieser Effekt beein-

flusst die Messdaten bei Wiederholmessungen und Aufnahmen unterschiedlicher 

Zeitdauer und erschwert daher deren Vergleichbarkeit untereinander. Weiterhin ist 

die Referenzvermessung einer, mit echten Zähnen ausgestatteten Probe äußerst 

schwierig, da hochgenaue und zertifizierte Messverfahren fehlen (vgl. 52 µm 

Messunsicherheit des CT-Referenzdatensatzes). Aus diesen Gründen wurde ein 

Zahnmodell aus einem wesentlich umweltstabileren Material (Epoxidharzmisch-

ung) angefertigt und mit einfach zu analysierenden Referenzstrukturen (Keramik-

kugeln) bestückt (siehe Abb. 17). 

 

Abb. 17: Abformung eines humanen Oberkiefers mit einem Epoxidharz-Gemisch auf einer 

Granitplatte mit ortsfest eingebrachten Referenzstrukturen (Keramikkugeln) [67]. 

 

Um eine realistische Einschätzung der Leistungsfähigkeit der zu untersuchenden 

IOS zu erhalten, wurde die Zusammensetzung des volumenstreuenden Materials 

so eingestellt, dass die Signalqualität des IOS in experimentellen Tests ver-

gleichbar und nicht besser war als bei Messungen auf gut durchfeuchteten Zahn-
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proben. Die beste Übereinstimmung bezüglich der Signalform, Signalhöhe, der 

durchschnittlichen Ausfallrate und Scangeschwindigkeit konnte bei einer Mischung 

des Epoxidharzes mit einer weißen Farbe (Larit Reinweiß RAL 9010) in einer 

Konzentration von 0,95% und einer dünnen Klarlackschicht zur Simulation von 

speichelinduzierten Direktreflexen erzielt werden. Nach Fertigung der anatomi-

schen Grundform des Zahnmodells wurden auf einer Granitplatte vier Aluminiump-

fosten einzementiert, und zwar an den Stellen der Zähne 17, 14 und 27 und zwi-

schen den Zähnen 11 und 21. Auf den Endflächen der Aluminiumpfosten wurden 

hochpräzise Keramikkugeln (Al2O3, Situs Technicals GmbH; Wuppertal 

A.F.B.M.A Grade 20 (Durchmesservariation und Sphärenabweichung < 0,5 µm) 

als Referenzstrukturen aufgebracht. Die Kugelabstände und Kugeldurchmesser 

wurden von einem externen Messlabor mit einem zertifizierten taktilen Messgerät 

(Carl Zeiss Prismo Access) aufgenommen. Die Messunsicherheit des maximal 

zulässigen Längenfehlers (MPEE) wird für dieses Gerät mit 1,7 µm + L / 300 mm 

angegeben. Für den Referenzdatensatz wurde durch das Messlabor zudem eine 

erweiterte Messunsicherheit von 13,64 µm ermittelt. Da Geräte dieser Bauart laut 

Hersteller in der Regel keinen geringeren MPEE als 0,5 µm + L / 500 mm aufwei-

sen, ermöglicht diese Methode die bestmögliche Vermessung des Kugelmodells 

bezogen auf den finanziellen und technischen Aufwand. Anschließend wurde das 

Epxoidharzmodell mit entsprechenden Bohrungen für die Aluminiumpfosten ver-

sehen und mit der Granitplatte verbunden. Dieses Modell und dessen digitaler Re-

ferenzdatensatz wurden zur Evaluation der absoluten Messgenauigkeit IOS-Proto-

typen bezüglich der Kugeldurchmesser, der 3D-Kugelgeometrieabweichungen und 

der Kugelabstände verwendet.  

Die Aufnahmen des Epxoidharzmodells folgten einem ähnlichen Protokoll wie die 

Aufnahmen am Echtzahnmodell. Die Erfassung der Grundstruktur und das Auffül-

len verbleibender Messlücken erfolgten in der identischen Reihenfolge. Allerdings 

wurde der IOS-Prototypen hier in der vorgesehenen Handhaltung zwischen Dau-

men und Zeigefinger und das Zahnmodell mit der zweiten Hand frei geführt. Auch 

hier wurde bei der Bewegung des IOS-Prototypen und des Zahnmodells die 

menschliche Anatomie berücksichtigt. Bei der Vermessung des Kugelmodells 

wurde besonderes Augenmerk auf die vollständige Erfassung der Kugeln gelegt, 
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da die Zahnstrukturen für die gewählte Auswertung keine Relevanz besitzen und 

nur als Hilfsstruktur zur Registrierung der Einzelmessungen dienen. Die Aufnahme 

am Kugelmodell wurde neunmal wiederholt. Die gemessenen Daten wurden mit-

hilfe der DentistApp in das STL-Format exportiert und mit Geomagic Control 2014 

analysiert. 

2.4 Analyse der 3D-Datensätze 

Mit den Ergebnissen der im Folgenden erläuterten Messdatenanalyse soll die Eva-

luation und Charakterisierung des entwickelten IOS-Prototypen bezüglich seines 

Anwendungspotentials in der zahnärztlichen Prothetik erfolgen und Vergleichswer-

te zu den in den Studien aufgeführten kommerziellen IOS erzeugt werden. Zur 

Herstellung von Zahnersatz sind mehrere Schritte erforderlich, die alle in die finale 

Passgenauigkeit des Zahnersatzes einfließen, sodass durch reine Analyse von 

3D-Messabweichungen noch keine eindeutige Aussage über die Eignung eines 

IOS im Anwendungsfeld getroffen werden kann. Dennoch lässt sich aus den 3D-

Abweichungsdaten eine erste Abschätzung des Anwendungspotentials ableiten. 

Durch den Vergleich mit den im klinischen Betrieb eingesetzten IOS lässt sich 

überdies eine erste Aussage zu dem erwartenden praktischen Nutzen treffen.  

Die Auswertung der Messreihen erfolgte unter Verwendung des Programms 

Geomagic Control 2014. Diese Software ist kommerziell erhältlich. Sie wird zur 

Manipulation von Punktewolken und Oberflächendaten (auch STL) eingesetzt und 

bietet die Möglichkeit digitale 3D-Vergleiche zwischen Mess- und Referenzdaten 

durchzuführen. Hierbei kann die Position der gemessenen 3D-Daten im Raum 

automatisiert angepasst werden, sodass eine optimale Überdeckung mit den Re-

ferenzdaten herbeigeführt wird, ohne die Messdaten relativ zueinander zu verän-

dern. die Ausrichtung der Objekte wird individuell für jeden Datensatz eine Unter-

gruppe von Punkten automatisch von der Software festgelegt. Anhand dieser 

Stützstellen werden die Objekte iterativ nach der Methode der kleinsten Fehler-

quadrate angenähert. Für einen so positionierten Datensatz können dann die je-

weils kleinsten Abstände entlang des Messrasters zur Referenzfläche ermittelt und 

statistisch ausgewertet werden. Für die Evaluation des IOS-Prototypen wurden 

ausschließlich postprozessierte Aufnahmen der IOS-DentistApp verwendet (STL-
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Dateien), bei denen eventuell verbliebene Messlücken durch künstlich berechnete 

Strukturen geschlossen wurden. Dies ist im realen Anwendungsfall notwendig, da 

bei der Herstellung des Zahnersatzes mit Fräsmaschinen zwingend vollständig 

geschlossene 3D-Oberflächen erforderlich sind. 

2.4.1 Auswertungen der Messungen des Echtzahnmodells 

Da für die Bewertung der Leistungsfähigkeit des IOS am Echtzahnmodell maß-

geblich die Zahnoberflächen heranzuziehen sind, wurden die Randbereiche der 

gemessenen Datensätze ohne klinisch relevante Strukturen vor der Ausrichtung 

und Auswertung so gut wie möglich entfernt. Zur Aufnahme der klinisch relevanten 

Kieferstrukturen ist es auch im Hinblick auf die Aufnahmezeit nicht erforderlich 

eine absolut lückenlose Aufnahme aller Zahnstrukturen anzustreben. In der Regel 

genügt die detaillierte Aufnahme der zu restaurierenden Situation inklusive der 

Kontaktpunkte der Nachbarzähne. Bereiche unterhalb der Kontaktpunkte werden 

zur Anfertigung einer passenden Restauration nicht benötigt. Bei weiter von der 

Restauration entfernten Zahnstrukturen liegt der Fokus der auf Erstellung einer 

Bissregistrierung von Ober- und Unterkiefer, wobei eine Erfassung der okklusalen 

Flächen und auch teilweise der labialen Zahnoberflächen von Interesse ist. Ver-

bleiben aus diesen Gründen Fehlstellen in den Oberflächendaten so zeigt sich bei 

der automatischen Schließung dieser Lücken durch künstliche Strukturen aus 

Prinzip eine zur realen Oberfläche abweichende Ausprägung der Oberfläche (sie-

he Abb. 18). Dies würde bei einem direkten Vergleich zum Referenzdatensatz zu 

einer Fehlbewertung und unter Umständen zu einer künstlichen Vergrößerung der 

Messabweichungen führen. 
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Abb. 18: 3D-Datensätze mit jeweils unterschiedlicher nicht auf Messdaten beruhender Re-

konstruktion im Bereich (unterhalb) des Kontaktpunkts. 

 

Für die Ermittlung der Abweichungen wurde im Rahmen der Experimente darauf 

geachtet, dass möglichst alle klinisch relevanten Strukturen (z.B. Kontaktpunkte, 

Präparationsgrenzen) erfasst werden. Die durch die Software erstellten, deutlich 

fehlerhaften Areale wurden nicht in die Bewertung einbezogen, solange diese für 

die Herstellung der Restauration keine Relevanz haben. Die künstlich erzeugten 

Strukturen lassen sich nach visueller Beurteilung der 3D-Daten anhand der gröbe-

ren Triangulation leicht identifizieren und entfernen. Anhand der Abb. 19 wird 

exemplarisch gezeigt, welche Bereiche eines 3D-Scans (rot dargestellt) für eine 

Auswertung in Betracht gezogen wurden. 

 

 

Abb. 19: Verwendeter Bereich zur Auswertung der Messgenauigkeit bei einer Zahnreihe (rot 

markiert) 
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Zur Einordnung der so ermittelten Abweichungen wurde auch der Einfluss-

parameter der zur Auswertung benutzten Software Geomagic Control 2014 unter-

sucht. Da die Auswahl der Stützstellen zur Ausrichtung der 3D-Datensätze auto-

matisiert erfolgt, ergeben sich selbst durch geringfügige Manipulation der 

Datensätze (Entfernung der Randbereiche und künstlichen Oberflächen) unter-

schiedliche Voraussetzungen zur Ausrichtung. Für einen 3D-Datensatz kann es 

somit durch unterschiedliche Beschneidung zu unterschiedlichen Ergebnissen be-

züglich der 3D-Abweichungen kommen. Diese Abweichungen sind mit der gewähl-

ten Analysemethode nicht vermeidbar und nur eingeschränkt beeinflussbar, indem 

zum Beispiel der Größenzuschnitt des Mess- und Referenzdatensatzes simultan 

durchgeführt werden, um möglichst identische Größen der 3D-Datensätze zu er-

zeugen. Zur Einordnung dieses Effekts wurden empirische Untersuchungen für 

zwei identische Datensätze mit unterschiedlichem Zuschnitt durchgeführt. Die Ab-

weichungen für die mittlere Geometrieabweichung lagen hier in der Größenord-

nung von 2 µm bis 4 µm (einzelner Zahn, dreigliedrige Zahnreihe) bis 10 µm (Voll-

kiefer). 

Zur Auswertung der Aufnahmen wurden alle gemessenen STL-Dateien zu dem 

CT-Referenzdatensatz mit der Best Fit Alignment Funktion von Geomagic Control 

2014 ausgerichtet und nach den oben beschriebenen Regeln gleichzeitig be-

schnitten. Zur Analyse der Reproduzierbarkeit wurden die gemessenen STL-

Dateien in einem weiteren Schritt mit der Funktion Merge verbunden und eine ge-

mittelte Polygonoberfläche als Referenzdatensatz erzeugt. Vor der Berechnung 

der 3D-Abweichung eines Mess- vom Referenzdatensatz wurden beide Modelle 

individuell mit der Best Fit Alignment Funktion aufeinander ausgerichtet.  

Zur Ermittlung der Reproduzierbarkeit wurden die Abweichungen der jeweiligen 

Einzelmessungen zu der gemittelten Polygonoberfläche und im Falle der Messge-

nauigkeit zu dem CT-Referenzdatensatz mit der Funktion 3D-Compare berechnet. 

Für die maximale berücksichtigte Abweichung wurden die von Geomagic automa-

tisiert voreingestellten Werte verwendet (Zahnreihen: max. Deviation = 1,6mm / 

critical angle=45°; Einzelzahn: max. Deviation = 0,46mm / critical angle=45°). Die 

jeweiligen 3D-Abweichungen wurden als CSV-Datei exportiert. Die 3D-

Abweichungen (CSV-Dateien) einer Messreihe (z.B. Einzelzahn versus CT-
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Referenzdatensatz oder Zahnreihe versus gemittelter gemessener Oberfläche) 

wurden in einer Datei zusammengefasst und mit der Software Matlab in einem 

Box-Whisker-Plot visualisiert (Funktion bplot (Jonathan C. Lansey)).  

Bei dem 3D-Vergleich zweier Polygonoberflächen ergeben sich zwei Probleme, 

die bei der Auswertung der 3D-Abweichungen Beachtung finden sollten. Zum ei-

nen besitzen die einzelnen STL-Dateien (Referenz und Messung) eine jeweils un-

terschiedliche Maschenstruktur (Position, Ausrichtung, Anzahl und Größe der 

Oberflächendreiecke), sodass ein exakt identischer Zuschnitt auch bei simultaner 

Bearbeitung nicht möglich ist. Zum anderen existieren sowohl bei dem Datensatz 

der CT-Referenz als auch bei den IOS Daten schwer bzw. nur sehr aufwändig zu 

entfernende Strukturen, die nicht auf der Basis realer Messdaten beruhen 

und/oder keine klinische Relevanz besitzen (z. B. unterhalb der Präparations-

grenzen). Würden alle Oberflächendaten zur Berechnung der Abweichungen her-

angezogen, würden überdurchschnittlich hohe maximale Abweichungen ermittelt, 

die fast ausschließlich an den Rändern der Datensätze oder unterhalb der Präpa-

rationsgrenze lokalisiert sind (vgl. Abb. 20). 

 

 

Abb. 20: Darstellung vereinzelt überdurchschnittlich hoher maximaler Abweichungen in 

irrelevanten Bereichen beim 3D-Vergleich von Oberflächendaten (CT-Referenz versus Auf-

nahme mit dem entwickelten Intraoralscanner). Die Abweichungen der Datensätze sind farb-

lich codiert (blau: negativ, rot: positiv). 
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Aus diesem Grund wurden die Maximalabweichungen in den Box-Whisker-Plots 

auf das 99,5%- bis 0,5%-Perzentil eingestellt und somit die nach ihrer Abweichung 

betragsmäßig größten 1% der Werte ignoriert.  

Um die Messdaten mit den in Kapitel 1.3 angeführten Studien vergleichen zu kön-

nen wurden die 3D-Abweichungen (exportierte CSV-Dateien) unterschiedlich aus-

gewertet. Um eine Vergleichbarkeit zu Ender, Mehl und Bohner herzustellen, wur-

den aus den 3D-Abweichungen der einzelnen Messungen die jeweiligen 

Perzentile ermittelt (10% | 90%; 20% | 80%; 25% | 75%). Für jede einzelne 

Messung wurde dann der Mittelwert aus den Beträgen der beiden Perzentile be-

rechnet. Zum Schluss wurde die Standardabweichung dieser Mittelwerte be-

stimmt. Nach Ender [14] bedeutet dies, dass z.B. 80% der Oberfläche eine gerin-

gere Abweichung zur Referenzoberfläche hat als der angegebene Mittelwert (z.B. 

(10%-90%)/2-Perzentil). 

Zum Vergleich mit Luthardt und Nedelcu wurden Mittelwert, Standardabweichung 

und maximale Abweichung aus dem vollen Datensatz berechnet. Die Berechnung 

der absoluten mittleren Abweichung erfolgte aus der Mittelung der Beträge der 

mittleren positiven und mittleren negativen Abweichung und als maximale Abwei-

chung wurde der betragsmäßig höchste Wert angegeben. In Analogie zu Rudolph 

et al. wurden die Mittelwerte der positiven und negativen 3D-Abweichungen mit 

deren Standardabweichung getrennt voreinander angegeben. 

2.4.2 Auswertungen der Messungen am Kugelmodell 

Die Auswertung der Aufnahmen vom Kugelmodell erfolgten nach Import der STL-

Dateien in Geomagic Control 2014 durch Einbringen und Analyse von idealen Ku-

gelelementen (siehe Abb. 21). Zum Einbringen der idealen Kugelelemente wurden 

Abschnitte der gemessenen Kugeln separat markiert und über die Funktion 

Feature>Sphere>Best fit an den entsprechenden Positionen ideale Kugeln er-

zeugt. Im folgenden Schritt wurden die Durchmesser der Kugeln und deren eukli-

dische Abstände zueinander ermittelt. Die so ermittelten Durchmesser und Kuge-

labstände wurden ebenfalls mit der Funktion bplot in Matlab visualisiert, sowie 

Mittelwert und die Standardabweichung berechnet.  
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Abb. 21: In Geomagic Control 2014 importierte 3D-Aufnahme des Kugelmodells mit einge-

brachten Kugel-Features an den entsprechenden Positionen der Keramikkugeln.  

 

Zur Berechnung der 3D-Abweichungen der Kugelmessungen von einer idealen 

Kugel wurde in jede gemessene Kugel ein Polygonobjekt mit idealem Kugel-

durchmesser über die Funktion Best Fit Alignment eingepasst. Über die Funktion 

3D-Compare wurden die 3D-Abweichungen zur idealen Kugel berechnet und als 

CSV-Datei zur weiteren Analyse exportiert. Auch hier wurde in den Box-Whisker-

Plots das 99,5%- und 0,5%-Perzentil eingestellt und somit die nach ihrer Abwei-

chung betragsmäßig größten 1% der Messwerte ignoriert. Die Berechnung des 

Mittelwerts und der Standardabweichung erfolgte aus dem vollständigen Daten-

satz. Die Berechnung der absoluten mittleren Abweichung erfolgte auch hier aus 

der Mittelung der Beträge der mittleren positiven und mittleren negativen Abwei-

chung, und als maximale Abweichung wurde ebenfalls der betragsmäßig höchste 

Wert angegeben.  
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3 Ergebnisse 

Im Rahmen der vorliegenden Arbeit wurde ein IOS auf Basis einer neuartigen 

Technologie von Grund auf entwickelt und realisiert. Die Charakterisierung der 

IOS-Prototypen erfolgte sowohl anhand optischer Simulationen als auch durch 

experimentelle Untersuchungen an verschiedenen Referenzkörpern. Als maßgeb-

lich für die Beurteilung der Leistungsfähigkeit des Systems wurden die experimen-

tellen Untersuchungen herangezogen. 

3.1 Messprinzip des chromatisch konfokalen Multispotsensors 

Die in dieser Arbeit vorgestellte Entwicklung erweitert die chromatisch konfokale 

Abstandsmessung auf einen für die intraorale Zahnvermessung optimierten 

parallelisierten flächig messenden Ansatz (siehe Abb. 22). Dabei wurde das 

Grundprinzip der chromatisch konfokalen Abstandmessung beibehalten, doch 

wurden die Einzelblenden durch die Blendenmatrizen (3) und (7) ersetzt. Das Be-

sondere bei dieser Vorgehensweise ist, dass es hiermit erstmalig möglich ist einen 

räumlich dreidimensional ausgedehnten Datensatz des Messobjekts mit einer 

Aufnahme zu erhalten. Wie auch in Kapitel 2.2 beschrieben, können so verschie-

dene 3D-Datensätze aus unterschiedlichen Aufnahmepositionen zu einer vollstän-

digen 3D-Oberfläche ohne Einsatz zusätzlicher Hilfsmittel, wie z.B. Positions-

sensoren für Kiefer und Sensor, zusammengesetzt werden.  

In der realisierten Umsetzung wird eine polychromatische Lichtquelle (1) durch ein 

Abbildungssystem aus einer Linse und einer Mikrolinsenmatrix (2) abgebildet, so-

dass eine Punktmatrix aus „weiß“ leuchtenden Messpunkten in der Ebene der 

Blendenmatrix (3) entsteht. Für ein beispielhaftes Punktemuster mit 10 µm Blen-

dengröße und einem hexagonalen Gitterabstand von 100 µm lässt sich durch Ein-

satz einer Matrix aus Mikrolinsen mit hexagonal dichter Packung die Transmissi-

onseffizienz von 0,3% auf nahezu 91% (theoretischer Füllfaktor des 

Mikrolinsenarrays) steigern. Diese Punktmatrix wird analog zum monofokalen An-

satz über den Strahlteiler (4) mithilfe des Hyperchromaten (5) in den Messbereich 

je nach Wellenlänge in unterschiedlichen Abständen scharf abgebildet. Das aus 

dem Messbereich remittierte Licht wird durch den Hyperchromaten (5) zurück auf 

eine Blendenmatrix (7) hinter dem Strahlteiler konfokal abgebildet, sodass auch in 
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dieser neuartigen Anordnung eine Intensitätserhöhung bei der Wellenlänge  konfokal 

entsteht. 

 

 

Abb. 22: Schematische Darstellung der multifokalen, flächigen und chromatisch konfokalen 

Abstandsmessung. Für den zentralen Messpunkt ist die konfokale Bedingung für kurzwelli-

ges Licht (blau) eines einzelnen Kanals und die effiziente Unterdrückung langwelligen 

Lichts (rot) dargestellt. 

 

Mithilfe eines speziellen multifokalen spektrometrischen Aufbaus (8) wir das Licht 

der konfokalen Blenden lateral aufgespreizt und auf eine Detektormatrix (9) abge-

bildet. Durch Auswertung des Spektralsignals kann nun der exakte Probenabstand 

für jeden Messpunkt in Relation zum Sensorkopf bestimmt werden. Hervorzuhe-

ben ist hierbei, dass die einzelnen Kanäle parallel einen ganzen Höhenbereich 

erfassen können und so bereits mit einer einzelnen Aufnahme ein flächig ausge-
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dehntes Höhenprofil des Probenkörpers erzeugt werden kann. Bei einem Proben-

körper mit komplexem Höhenprofil leuchten die einzelnen Blenden bei korrekter 

Implementierung nahezu unabhängig in verschiedenen Spektralfarben. Durch die 

Vielzahl an parallelen Messpunkten gibt es ein Übersprechen zwischen den ein-

zelnen Kanälen, das sich negativ auf das Signal-Rausch-Verhältnis auswirkt. 

Hierbei gelangt Licht der jeweils nicht-konfokal abgebildeten Wellenlängen in die 

benachbarten Blenden. Mit steigender Packungsdichte der Messpunkte ist mit 

einer Erhöhung des seitlichen Übersprechens durch die nicht-konfokal auf die de-

tektionsseitige Blendenmatrix abgebildeten Wellenlängen und daher mit einer 

schlechteren SNR und Verbreiterung der FWHM des Spektralsignals zu rechnen. 

Allerdings ergibt sich aus der Erhöhung der Packungsdichte der Messpunkte die 

Möglichkeit zu einer drastischen Reduktion der Anzahl der notwendigen Einzel-

aufnahmen und somit der Aufnahmezeit. Je höher die laterale Auflösung des flä-

chig ausgedehnten Höhenprofils ist und je größer die Kantenlängen des Messfel-

des sind, desto zuverlässiger lassen sich die überlappenden Aufnahmen aus 

verschiedenen Ansichten zusammensetzen. Für die Implementierung des IOS-

Prototypen musste also ein Kompromiss zwischen einer möglichst hohen Pa-

ckungsdichte bzw. Anzahl der Messpunkte pro Aufnahme und einem geringen 

Störlichtanteil gefunden werden. 

3.2 Praktische Systemauslegung und Systemdesign des IOS 

Bei der Auslegung des in Kapitel 3.1 erläuterten Prinzips eines chromatisch konfo-

kalen Multispotsensors (CKMS) ist zunächst die grundlegende Frage nach den für 

die Realisierung notwendigen Bauelementen zu beantworten. Aufgrund der De-

signparameter für das Handstück des IOS (z. B. Baugröße, Gewicht, etc.) wurden 

eine Marktanalyse bezüglich kommerziell verfügbarer Einzelkomponenten, expe-

rimentelle Laboruntersuchungen bezüglich der Lichtquelle und Bildsensoren, so-

wie optische Simulationen zur Sensoroptik durchgeführt. Auf Basis der finalen Er-

gebnisse wurden die wesentlichen Bauelemente und deren Anordnung für das 

grobe Systemdesign festgelegt (Abb. 23). 
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Abb. 23: Darstellung des grundlegenden Systemdesigns eines intraoralen 3D-Scanners auf 

Basis multifokaler chromatisch konfokaler Abstandsmessung. 

 

Im Zug der Entwicklung hat sich gezeigt, dass eine sehr leuchtstarke Lichtquelle 

und eine leistungsstarke Datenverarbeitung benötigt wird, die einen erheblichen 

Bauraum erfordern. Um die Handstückgröße gering zu halten, wurden die Licht-

quelle und die Einheit zur Verarbeitung der 3D-Rohdaten von Handstück separiert. 

Die Mittel zur axialen Farbaufspaltung (Hyperchromat), der Strahlteiler mit den 

Blendenmatrizen, die optischen Mittel zur Farbauswertung (Dispersionseinheit) 

und der Sensor zur Datenaufnahme wurden aus technischen Gründen im Hand-

stück platziert. Die im Folgenden beschriebenen Systemkomponenten und Sys-

temeigenschaften sind in wesentlichen Merkmalen stark voneinander abhängig, 

sodass immer ein Kompromiss aus Komponentenverfügbarkeit, Umsetzbarkeit 

und Leistungsfähigkeit gefunden werden musste. Aus diesem Grund erfolgte die 

Erarbeitung und Festlegung der Spezifikationen für die einzelnen Komponenten 

iterativ im Rahmen von theoretischen Berechnungen, wie z.B. Optiksimulation, 

und experimentellen Voruntersuchungen, wie z. B. Realisierung und Test von 

Subsystemen, die hier im Einzelnen nicht ausgeführt werden. 

3.2.1 Grundlegende Systemanforderungen 

Als Vergleichsmaßstab für die Baugröße des Scanners wurden die zum Zeitpunkt 

des Entwicklungsstarts kommerziell verfügbaren IOS (iTero, Cerec BlueCam) her-

angezogen. Diese beiden Scanner weisen mit einem Gewicht von ca. 270 g 

(Cerec BlueCam) bis ca. 2 kg (iTero) und seitliche Profilabmessungen von rund 
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20 x 5,7 cm² (Cerec) bis 32 x 7cm² (iTero) höchst unterschiedliche Eigenschaften 

auf [59], [55]. Mit Ausnahme des 2015 vorgestellten kleinsten, aber zu diesem 

Zeitpunkt noch nicht kommerziell verfügbaren IOS (AADVA von GC, früher a.tron) 

besitzen auch aktuelle auf dem Markt befindliche Systeme wie zum Beispiel der 

TRIOS von 3Shape mit einer Länge von rund 28 cm und einem Gewicht von 650 g 

ähnliche Eckdaten wie der iTero. Es steht außer Frage, dass ein kleineres Hand-

stück bessere ergonomische Eigenschaften hat, doch ist dabei zu berücksichtigen, 

dass hierbei gegebenenfalls Kompromisse eingegangen werden müssen. Tech-

nisch einfachere Verfahren, lassen sich vielleicht kompakter aufbauen, erfordern 

aber dann gegebenenfalls weitere Arbeitsschritte (z.B. Pudern der Zähne bei 

Cerec Bluecam) was sich negativ bezüglich der Behandlungszeit und der Genau-

igkeit (z.B. unbestimmte Schichtdicke) auswirken kann. Für die Entwicklung des 

IOS wurde es angestrebt, bezüglich der Abmessungen so nahe wie möglich an 

das Cerec System anzuknüpfen und unterhalb der Baugröße und des Gewichts 

des iTero IOS zu bleiben. 

3.2.2 Festlegung des Messbereichs und räumlicher Auflösung  

Zur Auslegung des optischen Systems ist die Betrachtung der typischen menschli-

chen Mundraumgeometrie und des menschlichen Kiefers wichtig. Beim erwachse-

nen Menschen ist der Mittelwert der hinteren Zahnbogentiefe (gemessen von 

Frontzahn bis zur Mitte des ersten Molaren geringer als 30 mm [9] und der Mittel-

wert der mesio-distalen Länge des ersten Molaren beträgt rund 10 mm [12]. Unter 

der Annahme, dass der zweite und dritte Molar eine ähnliche Länge aufweisen, 

muss das aktive Messfenster des IOS rund 60 mm (30 mm + 3 *10 mm) in den 

Patientenmund eingeführt werden, um alle Zähne erfassen zu können. 

Weiterhin muss eine an die anatomischen Verhältnisse angepasste laterale und 

axiale Größe des Messbereichs sowie der maximale Durchmesser des Hand-

stücks definiert werden.  

In einer Arbeit von Magne et. al. werden die Richtwerte für die maximale inzisal-

zervikale (Schneidkante-Zahnhals) bzw. okklusal-zervikale (Kaufläche-Zahnhals) 

Kronenlänge von Humanzähnen mit 11,69 mm für Schneidezähne, 10,83 mm für 

Eckzähne und 9,33 mm für Prämolare angegeben [36]. Eine dieses Längenmaß 

überschreitende axiale Ausdehnung des Messbereichs würde die Positionierungs-
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toleranz des IOS Handstücks zur Zahnstruktur erhöhen und somit die 3D-

Aufnahme für den Zahnarzt erleichtern. Im Gegensatz dazu würde eine zu große 

Ausdehnung aber auch die Wahrscheinlichkeit erhöhen, dass neben den Zielstruk-

turen auf der Zahnoberfläche und Gingiva auch unerwünschte Strukturen wie 

Zunge oder Wange aufgenommen werden. Zudem führt die Erhöhung des Mess-

bereichs in axialer sowie lateraler Richtung bei identischer Handstückgröße zu 

einer Reduktion der erzielbaren axialen Messgenauigkeit, da beides zu einer Re-

duktion des von der Optik erfassbaren Öffnungswinkels führt (vgl. Reduktion der 

NA in Kapitel 1.4.2). Anhand der anatomischen Gegebenheiten und der Ergeb-

nisse zu möglichen anwendungsspezifischen Optikdesigns wurde die axiale 

Messbereichsgröße mit 12 mm als Kompromiss aus Handstückgröße und axialer 

Auflösung gewählt. In Fällen vereinzelt höherer Strukturen, z.B. im Schneidezahn-

bereich oder bei Knochenabbau durch fehlende Zähne, kann eine vollständige 3D-

Aufnahme durch Aneinanderreihung von Messungen aus unterschiedlicher Höhe 

und aus unterschiedlichen Ansichten auch an Strukturen mit größeren Höhenun-

terschieden erfolgen. Um ein einfaches Arbeiten mit dem IOS Handstück zu er-

möglichen wurde festgelegt, dass der axiale Messbereich möglichst nahe am dis-

talen Ende des IOS beginnt, da es Zahnärzte im Umgang mit ihren Instrumenten 

gewohnt sind, eher in Kontakt mit der Zahnoberfläche zu arbeiten und es so leich-

ter fällt, die korrekte Handstückpositionierung visuell einzuschätzen. 

Wie in Kapitel 3.1 bereits erwähnt, soll mit einer einzelnen Aufnahme ein flächig 

ausgedehntes Höhenprofil des Zahns aufgenommen werden. Je größer der Auf-

nahmebereich bei mindestens gleicher Punktedichte ist, desto schneller kann die 

Zahnoberfläche erfasst werden. Da sich die laterale Ausdehnung des Messfelds 

(FOV) direkt auf die Handstückgröße (Durchmesser des optischen Systems) aus-

wirkt, sind mit einer durchschnittlichen maximalen Mundöffnung im Frontzahnbe-

reich von rund 40 mm bis 68 mm [65] für den Durchmesser des Handstücks ein-

deutige Grenzen gesetzt. Bei der Wahl des FOV ist zu berücksichtigen, dass sich 

die Mundöffnung in distaler Richtung verjüngt und somit die zulässige Sensorhöhe 

weiter einschränkt. Allerdings wird ein zuverlässiges Zusammenführen von Ein-

zelaufnahmen unterschiedlicher Ansichten mit steigendem FOV verbessert, was 

einen größeren Linsendurchmesser wünschenswert und somit einen größeren 
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Handstückdurchmesser erforderlich macht. Um diesen konträren Rahmenbedin-

gungen gerecht zu werden, wurde als Designparameter ein maximaler Durch-

messer des in den Patientenmund eingeführten Handstückabschnitts von rund 

25 mm als vertretbar angesehen. Da die Sensorspitze durch die nach unten ge-

richtete Umlenkung spitz zuläuft, wird erwartet, dass sich auch die hinteren Mola-

ren im durchschnittlich geformten Patientenmund erfassen lassen.  

Bezüglich der lateralen Ausdehnung des Messfeldes erscheint es sinnvoll, zumin-

dest die vollständige okklusale Fläche eines Einzelzahns mit einer Aufnahme er-

fassen zu können. Unter Berücksichtigung der in der Literatur angegebenen Aus-

dehnung der okklusalen Fläche eines menschlichen Molars (vgl. [12] [48]) 

erscheint eine Messfeldgröße von rund 11 mm x 11 mm sinnvoll.  

 

Die in Kapitel 1.2 beschriebene geforderte klinische Genauigkeit an den Zahner-

satz bietet eine Basis für die Abschätzung der erforderlichen lateralen und axialen 

Messgenauigkeit für den zu entwickelnden IOS. Die Messgenauigkeit des IOS 

sollte allerdings höher sein als die geforderte Genauigkeit für den finalen Zahner-

satz, da bei der Fertigung der endgültigen Restauration im Fräsprozess Abwei-

chungen zu erwarten sind. Eine Abschätzung zu erwartender Fertigungstoleran-

zen kann aus verschiedenen Untersuchungen zur Vermessung der Randspalte bei 

CAD/CAM gefertigten Restaurationen aus unterschiedlichen Materialien erfolgen. 

Für Titankronen werden hier Werte zwischen 32,9 µm bis 127,8 µm [64], [24] und 

für Keramikkronen zwischen 36,6 µm bis 66,4 µm [2] angegeben. Da diese Unter-

suchungen immer ein Gipsmodell als Ausgangsbasis hatten, muss bei der Bewer-

tung der Fertigungstoleranzen die Messgenauigkeit der Digitalisierung abgezogen 

werden. Für Desktopscanner wird eine mittlere Messgenauigkeit zwischen 10 µm 

(3Shape D250) [17] und 25 µm (3Shape D800) [57] angegeben, sodass die resul-

tierenden Fertigungstoleranzen zwischen rund 8 µm (32,9 µm - 25 µm) bis rund 

118 µm (127,8 µm - 10 µm) liegen können. Bei geringen Fertigungstoleranzen 

wäre somit großes Fehlerbudget für die Digitalisierung denkbar. Bei hohen Ferti-

gungstoleranzen hingegen wäre nach dieser Betrachtung theoretisch kein Spiel-

raum für zusätzliche Fehler bei der Digitalisierung gegeben. Wie auch im klini-

schen Alltag praktiziert bietet sich dem Zahnarzt in solchen Fällen allerdings die 
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Möglichkeit, die Restauration eigenhändig final anzupassen. Eine Untersuchung 

von Witkowski hat gezeigt, dass sich der Randspalt durch manuelle Nacharbeit 

signifikant von 32,9 µm bis 127 µm auf 3,4 µm bis 58,4 µm reduzieren lässt [64]. 

Idealerweise sollte eine Nachbearbeitung entfallen, aber im Bedarfsfall kann die 

Genauigkeitsanforderungen an die CAM-gefertigte Restauration mit dieser Maß-

nahme deutlich reduziert werden. Auf Basis dieser Betrachtung wurde für den 

IOS-Prototyp zunächst eine laterale und axiale mittlere Messgenauigkeit von 

25 µm als wünschenswert betrachtet. Eine höhere Messgenauigkeit ist sicherlich 

erstrebenswert, aber in Anbetracht der Leistungsfähigkeit aktueller Systeme und 

der bis dato tolerierten teilweise höheren Ungenauigkeit der konventionellen Ab-

formung ist eine Messgenauigkeit von 25 µm konkurrenzfähig. 

3.2.3 Spektralbereich und Detektorauswahl  

Bei der Wahl des Wellenlängenbereichs (Spektralbereiches) für den IOS müssen 

verschiedene Parameter beachtet werden. Anders als bei monofokalen chroma-

tisch konfokalen Sensoren oder Liniensensoren sollen die Spektralkanäle hier 

zweidimensional auf einer Detektormatrix verteilt werden. Dies hat zur Folge, dass 

zum Beispiel durch Kantenfilter an den Rändern des genutzten Spektralbereichs 

ein Übersprechen verhindert und eine klare Trennung der einzelnen Messkanäle 

erfolgen muss. Aus diesem Grund ist die Auswahl des Spektralbereichs auch 

durch die spektralen Bandbreiten verfügbarer Lichtquellen und entsprechender 

Spektralfilter eingeschränkt. Da die Komplexität des optischen Designs mit stei-

gender Spektralbreite zunimmt, wurde der Spektralbereich im Hinblick auf das op-

tische Design möglichst schmal gehalten. 

Bei der Komponentenauswahl ist es sinnvoll, mit der Auswahl des Detektors zu 

beginnen, da dieser kaum wirtschaftlich nach individuellen Spezifikationen her-

stellbar ist. Genügen Photodioden oder Zeilenkameras für chromatisch konfokale 

Einzelpunktsensoren als Detektoren, so ist der Einsatz einer Detektormatrix für die 

in Abb. 22 gezeigte Vorgehensweise notwendig. Als Detektormatrix bieten sich 

hierbei flächige Kamerasensoren besonders an, da diese in einer großen Vielfalt 

mit unterschiedlichsten Auflösungen und aktiven Bildflächen kommerziell verfüg-

bar sind. Bei der Auswahl eines geeigneten Bildsensors ist die Betrachtung der 

spektralen Empfindlichkeit (Quanteneffizienz) von Bedeutung. Die Mehrzahl der 
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Kamerasensoren wird auf Siliziumbasis hergestellt und besitzt eine ausreichende 

Photosensitivität im Spektralbereich von 400 nm bis 1000 nm. Obwohl auch Bild-

sensoren für den ultravioletten Bereich (< 300 nm) und bis in den Infrarotbereich 

(0,1 µm bis14 µm) verfügbar sind, finden diese Sensoren ihren Einsatz aufgrund 

der hohen Kosten bevorzugt im wissenschaftlichen Bereich oder in weniger kos-

tensensitiven Anwendungen. Überdies besitzen Infrarotsensoren typischerweise 

eine weitaus geringere Anzahl von Pixelelementen, was eine deutliche Einschrän-

kung der Messpunktanzahl pro Aufnahme zur Folge haben würde. Gute CCD 

Standardsensoren weisen im Spektralbereich von ca. 450 nm bis ca. 650 nm mit 

Werten größer 20% und Maxima von über 70% ihre beste Quanteneffizienz auf. 

Zum Zeitpunkt der Sensorentwicklung wurde der Kamerasensor FT50M von Dalsa 

im Rahmen einer Marktrecherche gemeinsam mit einem externen Kameraherstel-

ler ausgewählt. Dieser Sensor liefert bezüglich der Quanteneffizienz zwar schlech-

tere Werte zwischen rund 10% (@ 750 nm) bis maximal 35% (@ 450 nm) (vgl. 

Abb. 24), wurde zu diesem Zeitpunkt aber aufgrund seines hohen Füllfaktors 

(88 %), seiner hohen Framerate (94 Hz), hohen Dynamik (> 64 dB), des Sensor-

formats sowie der Pixelgröße und nicht zuletzt wegen der Langzeitverfügbarkeit 

als Optimum befunden. Der ausgewählte Sensor besitzt eine aktive Sensorfläche 

von 5,7 mm x 5,7 mm mit einer Auflösung von 1024 x 1024 Pixeln (Pixelgröße 

5,6 µm x 5,6 µm). 

 

 

Abb. 24: Quanteneffizienz des verwendeten DALSA Detektors (CCD-Sensor) FT50M [8]. 
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Die Untersuchung verfügbarer Lichtquellen und die theoretische und experimentel-

le Evaluation zur Messung der Spektrallage des konfokalen Messsignals haben 

ergeben, dass eine zu starke Reduktion des Spektralbereichs eine zu geringe 

Signalstärke und zu geringe axiale Auflösung zur Folge hat. Dies liegt an der limi-

tierten spektralen Leistungsdichte verfügbarer Weißlichtquellen und der geringen 

spektralen Aufspreizung dispersiv arbeitender Spektrometer. Unter Berücksichti-

gung der Detektoreigenschaften, des optischen Designs und der erzielbaren Sig-

nalstärke wurde der Spektralbereich auf 450 nm bis 750 nm als Startwert für die 

Systemauslegung festgelegt. 

3.2.4 Spektrale Auflösung und Auslegung des Blendenmusters 

Wie in Kapitel 3.1 beschrieben, soll bei dem gewählten Messprinzip das durch die 

konfokale Blendenmatrix erfasste Licht spektral bzw. lateral aufgespreizt auf eine 

Detektormatrix abgebildet werden (vgl. auch [20], [32]). Bei der gewählten Abbil-

dung entspricht die Anordnung des Blendenmusters der Anordnung der Punktmat-

rix des Anregungslichts und somit auch der XY-Verteilung der Messpunkte auf der 

Probe. Durch entsprechende Vergrößerung oder Verkleinerung kann das Punkte-

muster auf der Probe isometrisch skaliert werden. Um dem Miniaturisierungsan-

spruch gerecht zu werden, ist es erforderlich eine möglichst hohe Packungsdichte 

der Spektren auf dem Detektorelement zu erzielen. Unter Berücksichtigung einer 

ausreichenden spektralen Auflösung zur Tiefenmessung ist davon auszugehen, 

dass der laterale Platzbedarf des Spektrums für einen Messkanal weitaus geringer 

ist als in spektraler Richtung. Bezüglich der notwendigen spektralen Auflösung 

und somit des Platzbedarfs in spektraler Richtung wurden im Rahmen einer be-

gleitenden Arbeit am ILM unterschiedliche Ansätze zur Bestimmung der spektra-

len Peaklage, zum Beispiel durch eine Farbkamera, Monochromkameras mit ver-

schiedenen Filtern und der Einsatz eines Prismenspektrometers theoretisch und 

praktisch evaluiert [21]. Diese Evaluation hat gezeigt, dass ein Prismen-

spektrometer nicht nur den für die Methode besten Designspielraum und höchste 

Lichteffizienz, sondern zudem die optimale Voraussetzung zur Einstellung der ge-

forderten axialen Höhenauflösung liefert. Für Berechnung der notwendigen 

Spektralauflösung des Prismenspektrometers wurde die theoretische spektrale 

Verteilung des Messsignals mithilfe optischer Simulationen für eine frühe Version 



Ergebnisse 

 

74 

 

des Hyperchromaten ermittelt. Als Eingangsparameter diente ein gaußförmiges 

Signal mit einer SFWHM von rund 10 nm, welches künstlich mit einem möglichst 

realistischen Kamerarauschen beaufschlagt wurde. Als beste Methode zur Aus-

wertung der spektralen Lage wurde dabei die spektrometrische Messung mit ei-

nem Prismenspektrometer identifiziert. Hierbei hat sich gezeigt, dass bereits eine 

Anzahl von 50 spektralen Detektionselementen ausreicht, um eine spektrale Auf-

lösung von 0,4 nm zu erzielen. 

Aus der geforderten axialen Messgenauigkeit von 25 µm und dem gewählten 

Spektralbereich lässt sich die notwendige spektrale Auflösung für den IOS be-

stimmen. Mit der spektralen Breite des Anregungslichts von rund 300 nm (450 nm 

bis 750 nm) und einem axialen Messbereich von 12 mm ist eine spektrale Auflö-

sung von 

   
    

    
                

 

(16) 

 

erforderlich. Nach den zuvor beschriebenen Ergebnissen kann diese spektrale 

Auflösung bereits mit dem Einsatz von 50 spektralen Detektionselementen erreicht 

werden beziehungsweise theoretisch sogar übertroffen werden. 

Zur Berechnung der notwendigen spektralen Aufspreizung des Messsignals bzw. 

des benötigten Platzbedarfs pro Messpunkt auf dem Bildsensor muss die laterale 

Ausdehnung der Blendenöffnung und der Abbildungsmaßstab auf den Bildsensor 

berücksichtigt werden. Um die in Kapitel 3.2.2 festgelegte laterale Auflösung von 

25 µm zu erreichen, wurde eine Messpunktgröße auf der Probe von 25 µm ange-

strebt. Wie im Kapitel 3.3.1 und Kapitel 3.3.3 erläutert, wurde dies durch die ver-

größerte Abbildung eines Leuchtflecks mit 12,5 µm Durchmesser erzielt, was eine 

Blendenöffnung von ebenfalls 12,5 µm erforderlich macht. Dies hat zur Folge, 

dass unabhängig von der spektralen Bandbreite des konfokalen Signals bei einer 

1:1 Abbildung immer mehr als zwei Pixel des gewählten Detektors beleuchtet 

werden. Um also mindestens 50 spektrale Detektionselemente vorzuhalten wurde 

auf dem Detektor eine Länge von rund 625 µm (12,5 µm*50) reserviert, was rund 

112 Pixeln also 56 spektralen Detektionselementen entspricht. Die minimale 

Spektrenbreite auf dem Detektor beträgt aufgrund der Blendengröße 12,5 µm, 
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also drei Pixel. Bei der Aufnahme der Zahnoberfläche unter realen Bedingungen 

ist mit externem Störlicht (z. B. Behandlungsleuchte) zu rechnen. Aus diesem 

Grund wurde der laterale Platz pro Messspektrum auf sechs Pixel erweitert, um 

simultan Referenzspektren (vgl. Abb. 26) zur Verrechnung mit dem konfokalen 

Messsignal aufnehmen zu können. Auf dem Detektor werden demnach 

6 x 112 Pixel des ausgewählten Kamerasensors bzw. rund 34 µm x 630 µm Platz 

pro Messpunkt benötigt. Zur einfachen und effizienten Auswertung der Spektren 

wurde zudem festgelegt, dass die Spektren entlang der Pixelzeilen des Kamera-

sensors verlaufen (siehe Abb. 25). 

Nach Festlegung des Platzbedarfs pro Messpunkt auf dem Bildsensor muss eine 

sinnvolle Verteilung und Anordnung der Spektren auf dem Bildsensor erfolgen. 

Durch die klassische Abbildung ist die Anordnung (laterale Verteilung) der Spek-

tren und der Messpunkte direkt gekoppelt. Bestimmt wird diese Anordnung durch 

die effiziente Ausnutzung des Anregungslichts. Auf der Anregungsseite (Lichtquel-

le) empfiehlt sich daher eine möglichst hohe Packungsdichte der Messpunkte in 

Form einer hexagonalen Anordnung. Um eine gute Lichteffizienz zu erzielen, wur-

de für die Erzeugung der Messpunktmatrix ein hexagonal gepacktes Mikrolinsen-

array (MLA) vorgesehen. Zur Herstellung der konfokalen Bedingung ist es not-

wendig, dass die Fokuspunkte der Mikrolinsen (Messpunktmatrix) in der Projektion 

deckungsgleich zu den Blenden des Detektionsarrays sind. Allerdings müssen die 

Blenden in einer Dimension einen Mindestabstand von rund 630 µm besitzen, um 

den Platzbedarf für die Spektralmessung vorzuhalten. Durch simultane Drehung 

des MLA und der Blendenmatrix in Bezug zur Detektormatrix und Variation der 

Linsendurchmesser des MLA bzw. der Blendenabstände lässt sich eine effiziente 

Ausnutzung des Kamerasensors erzielen und der oben festgelegte Platzbedarf 

näherungsweise einstellen. 
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Abb. 25: Darstellung eines realen Messbilds auf der Detektormatrix nach Reflexion des 

Messlichts an einem Spiegel, der innerhalb des Messbereichs des Intraoralscanners plat-

ziert wurde. Gezeigt ist ein Bildausschnitt der Detektormatrix mit einer überlagerten Vergrö-

ßerung und nachträglich eingefügten Markierungen ausgewählter Signalmerkmale (blau: 

Scheitelpunkte, rot: Bereich (ROI) eines einzelnen Spektrums, gelb: Ausrichtung der Spek-

tren zur Pixelzeile). 

 

Die in Abb. 26 gezeigte Grafik veranschaulicht die gewählte Vorgehensweise zur 

Berechnung der optimalen Blendenmatrix in Abhängigkeit von dem Drehwinkel  

und dem Messpunktabstand 2r. Hierbei ist die Überlagerung des MLA (blaue Krei-

se), der Blendenmatrix (schwarze Punkte) und der spektralen Aufspaltung auf 

dem Detektor (farbige Pfeile) abgebildet. Ebenfalls gezeigt ist die nicht-konfokale 

Anordnung der Referenzblenden (hellgraue Punkte) und exemplarisch der Verlauf 

eines Referenzspektrums (gestrichelter Pfeil). Bei Drehung des Punktemusters 

muss darauf geachtet werden, dass sich der laterale Abstand b zwischen den 

Spektren mit zunehmendem Winkel verringert und nicht unter die geforderte Breite 

von rund 33,6 µm (6 x 5,6 µm) abfällt. 

 

 

Messpunkte auf einer Zeile 

S1 S5 
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Abb. 26: Schema zur Ermittlung des optimalen Messmusters. Gezeigt ist die Überlagerung 

des Mikrolinsenarrays, der Blendenmatrix und der spektralen Aufspreizung auf der De-

tektorfläche. 

 

Zur Erreichung möglichst großer Packungsdichte und überlappungsfreiem Über-

gang der Spektren sind nur solche Drehwinkel der Blendenmatrix sinnvoll, bei 

denen die Endpunkte der Spektren jeweils mit den Zentren der Blenden bzw. Fo-

kuspunkten des MLA zusammenfallen. Um dies zu gewährleisten stehen zur Be-

rechnung des Blendenmusters nur diskrete Konfigurationen mit ganzzahligen Viel-

fachen von x und n zur Verfügung. Die Berechnung verschiedener Kombinationen 

zeigt für x = 4 und n = 2r die beste Übereinstimmung mit dem oben festgelegten 

Platzbedarf der Spektren. Für den in Abb. 26 gezeigten Fall lassen sich folgende 

Formeln zur Berechnung des optimalen Blendenmusters aufstellen.  
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wobei   den Platz für die spektrale Aufspreizung,  den Drehwinkel zwischen 

Detektormatrix und Messmuster und b den lateralen Platz für die Spektren be-

schreibt. Für obige Konfiguration wird das optimale Blendenmuster bei einem 

Blendenabstand von rund 88 µm und einer Drehung von rund 16,1° erreicht. Bei 

entsprechender Ausführung des MLA ergibt sich in spektraler Richtung ein Platz-

angebot von rund 630 µm x 42 µm, was den geforderten Platzbedarf pro Spektrum 

abdeckt. Der zusätzliche laterale Platz zwischen den Spektren sollte sich positiv 

auf die Vermeidung von eventuellem direktem Übersprechen der Kanäle auswir-

ken. Für diese Konfiguration des Blendenmusters lässt sich direkt die maximale 

Anzahl von rund 1200 Messpunkten pro Aufnahme anhand der aktiven Detektor-

fläche und des Platzbedarfs pro Spektrum berechnen. Da Spektren in den Rand-

bereichen teilweise nicht vollständig abgebildet werden können, liegt die tatsäch-

lich erwartete Anzahl von Messpunkten pro Aufnahme aber etwas unterhalb der 

Anzahl. 

3.3 Auslegung und Design der IOS Optik 

Für chromatisch konfokale Multispotsensoren sind keine Standardoptiken verfüg-

bar. Die hier vorliegenden speziellen Anforderungen an die Abbildungsqualität und 

die Baugröße machen es unmöglich, die Optik des IOS aus Standard-

komponenten aufzubauen. Zur Lösung dieser Aufgabe wurde daher ein eigen-

ständiges optisches Konzept entwickelt, dazu ein optisches Design berechnet, 

analysiert und zur späteren Fertigung übergeben. Das optische Konzept besteht 

im Wesentlichen aus drei Komponenten, nachstehend bezeichnet als Hyperchro-

mat (Kapitel 3.3.1), Prismenspektrometer (Kapitel 3.3.2) und der konfokalen Bau-

gruppe mit Beleuchtungseinheit (Kapitel 3.3.3).  

3.3.1 Hyperchromatisches Messobjektiv 

Zur Erzeugung einer zufriedenstellenden Abbildungsqualität wird im Design opti-

scher Systeme typischerweise angestrebt, möglichst alle klassischen Abbildungs-

fehler, wie sphärische Aberration, Koma, Astigmatismus, Bildfeldwölbung und 

Verzeichnung zu minimieren. Bei der Verwendung von polychromatischem Licht 

besteht zudem die Bestrebung den lateralen Farbfehler und Farblängsfehler (CFS) 

auszulöschen, um eine Abbildung ohne störenden Farbsaum zu erhalten. Anders 
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als bei beim klassischen Design besteht bei dem hier zu entwickelnden Hyper-

chromat die Aufgabe darin, den CFS auf die gewünschte Größe gezielt einzu-

stellen (12 mm axialer Messbereich) und trotzdem die übrigen Abbildungsfehler 

bestmöglich zu korrigieren. Lässt sich ein CFS für Punktsensoren noch ver-

gleichsweise einfach durch Anpassung der Formeln für Achromate direkt berech-

nen, so stellt die Berechnung eines Hyperchromaten zur Abbildung einer Punkt-

matrix eine wesentlich größere Herausforderung dar.  

Zusätzlich zu dem vergleichsweise hohen CFS, der für alle Messpunkte möglichst 

identisch sein soll, ist eine weitere zentrale Überlegung bezüglich des Messstrah-

lengangs von Interesse. Mit dem IOS soll es möglich sein, an mehreren lateralen 

Positionen parallel unterschiedliche Abstandswerte aufzunehmen. Zur Erzeugung 

eines gleichbleibenden FOV in verschiedenen Abständen bietet sich daher ein 

telezentrisches Design des Hyperchromaten besonders an. Telezentrie bedeutet, 

dass die Hauptstrahlen der einzelnen lateral verteilten Messpunkte parallel zur 

Messachse verlaufen. Auf der einen Seite bedeutet die telezentrische Ausführung 

eine zusätzliche Einschränkung bei der Optimierung des Linsendesigns und erfor-

dert größere Linsendurchmesser am distalen Ende des IOS Handstücks, bietet 

aber den Vorteil, dass die Messfeldgröße und die laterale Auflösung des IOS in 

verschiedenen Höhen identisch sind. Eine abstandsabhängige Veränderung des 

Messpunktemusters muss bei einem solchen Design daher nicht zwangsweise 

berücksichtigt werden, was eine einfachere Softwareimplementierung und Sys-

temkalibrierung ermöglicht. Die telezentrische Ausführung des Hyperchromats auf 

der Seite der Blendenmatrix ist ebenfalls von Vorteil, da sich hierdurch die Bau-

größe der nachfolgenden Optik für das Prismenspektrometer kompakter aufbauen 

lässt. Weitere wesentliche Designparameter für den Hyperchromaten sind bereits 

zum Beispiel durch die Festlegungen des Spektralbereichs, des Kamerasensors, 

der Messfeldgröße, der Blendenmatrix und der angestrebten Messgenauigkeit 

vorgegeben. 

Bei einer 1:1 Abbildung der Blendenmatrix auf den Detektor müssen die 

Abmessungen der Blendenmatrix mit der Größe des Messpunktemusters und des 

Kamerasensors identisch sein, also ca. 5,7 x 5,7 mm² betragen. Zur Erfassung der 

gesamten Okklusalfläche eines Molars ist aber eine größere laterale Ausdehnung 
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des Messfelds notwendig, was sich durch eine 2:1 Vergrößerung des Messpunkte-

musters durch den Hyperchromaten auf ein FOV von 11,4 x 11,4 mm² in geeigne-

ter Weise einstellen lässt.  

Die objektseitige NA des Hyperchromaten hat entscheidenden Einfluss auf die 

bestmöglich erzielbare axiale Messgenauigkeit. Wie auch bei Vergrößerung des 

Messfelds steigt auch bei Anhebung der NA der benötigte Linsendurchmesser und 

somit auch der Durchmesser der Optik an. Mit dem Ziel eine möglichst exakte 

Aufnahme der Zahnstrukturen zu ermöglichen, müsste die NA so hoch wie mög-

lich gewählt werden, was aber in massiven Widerspruch zum Handstückdurch-

messer steht.  

 

 

Abb. 27: Geometriedaten des Intraoralscanners zur Abschätzung der maximal möglichen 

objektseitigen NA = sin() des Hyperchromaten (LH: Linsenhöhe, max. 21 mm; MB: axialer 

Messbereich, mind. 12 mm; RMF: Radius des Messfelds, mind. 7,8 mm). 

 

Numerische Aperturen von rund 0,2 bis 0,7 wie sie bei kommerziell verfügbaren 

chromatisch konfokalen Sensoren eingesetzt werden, können bei einer Mess-

feldgröße von 11 x 11 mm², einem Messbereich von 12 mm und einer maximalen 

Sensorhöhe von 25 mm nicht gewählt werden. Die intraorale Zugänglichkeit würde 

sonst massiv eingeschränkt bzw. nicht gewährleistet sein und der Nutzen des IOS 

gänzlich ausbleiben. Aus diesem Grund muss die Forderung an eine möglichst 

hohe NA und somit auch eine hohe Messgenauigkeit der Forderung zur maxi-
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malen Sensorgeometrie zwingend untergeordnet werden. Da die Optik des 

Sensors in ein Gehäuse eingebaut werden muss, ist es erforderlich, eine ausrei-

chende Dicke der Linsenfassung und des Gehäuses einzuplanen. Bei einer 

Wandstärke von 2mm für Linsenfassung und Gehäuse beträgt die verbleibende 

maximale Linsenhöhe lediglich 21mm. Zur Abschätzung der maximal möglichen 

numerischen Apertur lässt sich folgende Formel anhand der Skizze aus Abb. 27 

ableiten: 

 

              

  
 

    

     
              

        

     
           

 

(20) 

 

 

wobei RMF den Radius des Messfelds, MB den axialen Messbereich und LH die 

Linsenhöhe der letzten Linse vor dem Objekt beschreibt. Bei gegebener Sensor-

geometrie liefert Formel (20) eine maximale objektseitige NA von rund 0,082. 

Diese ist im Vergleich zu der NA herkömmlicher Sensoren extrem gering. Mit ei-

nem so aufgebauten Sensor ist daher nicht die sonst mit konfokalen Sensoren 

erzielbare Messgenauigkeit im Sub-Mikrometerbereich zu erwarten. Unter Berück-

sichtigung der für diese Konfiguration abzuschätzenden AFWHM der konfokalen 

Wellenlänge von rund 245 µm wird bereits klar, dass hohe Ansprüche an das 

SNR, die Auswertealgorithmen und Datenverarbeitung gestellt werden müssen, 

um die geforderte axiale Messgenauigkeit von rund 25 µm zu erzielen 

(AFWHM*1,38 aus Formel (6) mit Durchmesser PH = 12,5 µm; NA = 0,082, Ver-

größerung m = 2). 

Die grundlegenden Zielwerte beziehungsweise Startwerte für das optische Design 

für den Hyperchromaten lassen sich wie folgt zusammenfassen: 
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Eigenschaft Anforderung 

Spektralbereich 450 nm ≤   ≥ 750 nm 

Max. Linsenhöhe L 21 mm (+ 4 mm Gehäuse  25 mm Sensorhöhe) 

Gesamtlänge 150 mm (max. Gesamtlänge ½ * 30 cm) 

NA objektseitig NAmax  0,082 

Ausführung beidseitig telezentrisch 

Feldgröße > 5,7 x 5,7 mm² (blendenseitig) 

Vergrößerung 2:1 

CFS 12 mm 

Abbildungsqualität Mind. 40 lp / mm (25 µm Strukturen /  Messpunkt) 

Gegenstandsweite G 
mind. 21-33 mm (einfache Umlenkung um 45° bei maxima-

ler Linsenhöhe von 21 mm) 

 

Für das Design optischer Linsensysteme gibt es nur begrenzte Designprinzipien, 

die außerhalb der führenden Optikhersteller kommuniziert werden. Diese beruhen 

auch auf der Ableitung des gewünschten optischen Systems aus bereits beste-

henden zum Beispiel firmeninternen optischen Designs (Startsysteme). Wie ein-

gangs beschrieben, ist die Berechnung eines Hyperchromaten mit großem Bildfeld 

und überdurchschnittlichem CFS eine sehr untypische Aufgabe, wodurch Startsys-

teme nicht existieren. Neben der Möglichkeit zum Beispiel Startsysteme aus Kata-

logen zu entnehmen, die zwar passende Abbildungseigenschaften besitzen und 

lediglich ein Fehlen des entsprechenden CFS aufweisen, ist es ratsam, einige 

Vorüberlegungen bezüglich des optischen Designs anzustellen und nicht allein auf 

die Optimierungsalogrithmen heutiger Simulationsprogramme zu vertrauen. So ist 

zum Beispiel die Betrachtung der Brennweite einer Linse in Abhängigkeit von dem 

Brechungsindex n( ) durchaus interessant. Die Brennweitendifferenz ∆f einer Lin-

se aus unterschiedlichem Material lässt sich mit  

1 2

1 1 2 2

1 1
n n

n n

f f f
n n

    
 
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bestimmen, wobei r1, r2 die Radien der Linsenflächen und n den Brechungsindex 

des Linsenmaterials darstellen. Die daraus abzuleitende Variation der Brennweite 

liegt im Bereich von wenigen Prozent der Nominalbrennweite ( nd = 587,6 nm) 

(vgl. Abb. 28). Für typisch erhältliche und standardmäßig zu fertigende Brennwei-

ten von 10 mm bis 200 mm wird zum Beispiel bei einer Variation der Wellenlänge 

von   = 486 nm bis   = 706,5 nm durchaus eine Größenordnung von wenigen 

Millimetern erreicht (z.B. f = 100 mm, N-BK7 ≙ ca. 1,8 mm Brennweitenvariation).  

Während die Brennweite der Linse proportional in den CFS einfließt, lässt sich die 

Größe des CFS auch entscheidend durch die Wahl des optischen Materials beein-

flussen. Zur Maximierung des axialen chromatischen Farbfehlers stellt die Größe 

der Materialdispersion, oft angegeben durch die Abbe-Zahl , einen wichtigen Pa-

rameter für das optische Design dar: 

' '

1e
e

F c

n

n n






. 

 

(23) 

 

Optische Gläser besitzen mit geringer Abbe-Zahl per Definition eine höhere Mate-

rialdispersion und führen so bei gleichem Wellenlängenspektrum und Brennweite f 

zu einer größeren axialen Farbaufspaltung (siehe exemplarische Darstellung in 

Abb. 28).  
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Abb. 28: Beispielhafte Darstellung der prozentualen Änderung der Brennweiten bezogen auf 

die Nominalbrennweite (  = 587,6 nm) für die Materialien N-SF6 (Brechungsindex 

nd = 1,80518, Abbe Zahl e = 25,16) und N-BK7 (nd = 1,5168, e = 63,96)). 

 

Bei einer endlich konjugierten Abbildung fließt die Brennweite f der Linse aller-

dings nicht unverändert in die Gegenstandsweite s ‘ ein, sondern hängt zusätzlich 

von dem gewählten Vergrößerungsmaßstab des optischen Systems ab. Der CFS 

berechnet sich folglich aus der Differenz der Gegenstandsweiten für die am wei-

test auseinanderliegenden Wellenlängen. Am einfachen Beispiel einer Einzellinse 

kann die Abhängigkeit des CFS vom lateralen Vergrößerungsmaßstab verdeutlicht 

werden.  

Gibt man beispielsweise eine equi-konvexe Einzellinse aus N-BK7 mit Radius 

100 mm und einen Wellenlängenbereich von  f = 486,1 nm bis  r = 706,5 nm mit 

der Primärwellenlänge  d = 587,6 nm vor, so lässt sich der CFS mit  

r fCFS s s 
 

 

(24) 

 

aus der Differenz der Objektweiten berechnen. Nach algebraischer Umstellung 

lässt sich unter Zuhilfenahme der Formel (22) und  
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für den CFS die Formel (27) angeben. 

(1 )(1 )
( ) d fd r
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(27) 

 

 

In Abb. 29 ist der Einfluss der lateralen Vergrößerung auf den CFS für das obige 

Beispiel gezeigt. Hierbei ist zu erkennen, dass ein quadratischer funktioneller Zu-

sammenhang zwischen dem lateralen Vergrößerungsmaßstab und der Verände-

rung des CFS besteht, der zwar eine geringe Materialabhängigkeit (n( )) besitzt, 

aber gänzlich unabhängig von der Brennweite des Systems ist (siehe Abb. 29).  

Eine weitere, hier nicht näher betrachtete, Möglichkeit zur Steigerung des CFS 

würde in einer zweistufigen Abbildung aus einem Objektiv mit einem deutlichen 

CFS und einem achromatischen Objektiv bestehen. Bei dieser Zusammenstellung 

wirkt sich auch die axiale Vergrößerung a in Abhängigkeit von der lateralen Ver-

größerung m auf die Steigerung des CFS mit  

2( ) ( 1)CFS m m CFS m  
 

 

(28) 

 

aus und ist unabhängig von der Brennweite des optisches Systems und des ver-

wendeten optischen Materials. 
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Abb. 29: Vielfaches des axialen chromatischen Fokusshifts (CFS) in Abhängigkeit des ein-

gestellten Vergrößerungsmaßstabs bei einer Einzellinse (Material N-BK7, Wellenlänge 

468,1 nm <   < 706,5 nm), bezogen auf den axialen chromatischen Fokusshifts (CFS) bei 

einer 1:1 Abbildung. 

 

Zusammenfassend für die hier aufgeführten Einflussparameter lässt sich fest-

stellen, dass sich die Verwendung von optischen Materialien mit niedriger Abbe-

Zahl und die Einstellung eines Vergrößerungsfaktors m > 1 für den Hyperchroma-

ten positiv auf die Erzeugung eines großen CFS auswirkt. Allerdings darf nicht 

außer Acht gelassen werden, dass auch die Kombinationen verschiedener Glas-

sorten (z. B. Flint- und Krongläser) weitere Optionen zum Design des CFS und 

positiven Einfluss auf die Abbildungsleistung bereitstellen können.  

3.3.2 Prismenspektrometer als Detektionseinheit 

Das Prismenspektrometer ist ein optisches Messinstrument, das es ermöglicht, die 

spektral aufgelöste Intensität eines von einem Objekt remittierten Lichtspektrums 

zu erfassen. Im Unterschied zum Gitterspektrometer wird zur Erzeugung der 

Farbaufspaltung ein Prisma verwendet. In der typischen Ausgestaltung ist es mit 

einem Prismenspektrometer möglich, je nach Form des Eintrittsspalts einen ein-

zelnen Objektpunkt oder eine Linie auf einem Objekt zu analysieren. Die Stärke 

der Farbaufspaltung und somit auch die typischerweise erzielbare spektrale Auflö-
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sung ist dabei wesentlich geringer als bei Gitterspektrometern, doch bieten Pris-

menspektrometer eine deutlich höhere Lichteffizienz, da Gitter selten ein Effizi-

enzmaximum von mehr als 80 % aufweisen und dies nur für einen sehr begrenz-

ten Wellenlängenbereich. Bei der Verwendung eines Gitterspektrometers wird zur 

hochaufgelösten spektralen Analyse häufig eine vollständige Sensordimension für 

die Farbauswertung verwendet (z. B. Pixelspalte). Die zweite Dimension des De-

tektors kann zur Ortsauflösung verwendet werden, sodass dann nur die spektrale 

Vermessung entlang einer Linie möglich ist. Bei der Verwendung von optischen 

Gittern entstehen höhere Beugungsordnungen, die bei der Spektralanalyse z.B. 

einer 2D-Blendenmatrix unweigerlich zu einer örtlichen Überlagerung der Spekt-

ralkanäle und zu einer deutlichen Verschlechterung des SNR führen würden.  

Da nach den Ergebnissen aus Kapitel 3.2.4 für den IOS keine hohe spektrale Auf-

lösung erforderlich ist (nur 50 Detektionskanäle) und die Überlagerung der Spekt-

ralkanäle idealerweise vermieden werden sollte, bietet sich ein Prismenspektro-

meter ideal für die Farbauswertung der Blendenmatrix im IOS Handstück an. Die 

spezielle Herausforderung bei dem Design eines Prismenspektrometers für den 

IOS ist eine über das FOV möglichst konstante spektrale Aufspreizung für alle 

1200 Messpunkte bei gleichzeitig hoher NA, guter Abbildungsqualität und mög-

lichst geringem Bauraum. Während Gitterspektrometer aufgrund der guten spekt-

ralen Auflösung die typische Bauart kommerzieller Spektrometer darstellen, wer-

den Prismenspektrometer zumeist nur im akademischen Umfeld zu 

Ausbildungszwecken benutzt. Da sich überdies der typische Aufbau von Pris-

menspektrometern ebenfalls auf die Auswertung von Punkten oder Linien be-

schränkt, existieren auch hier keine geeigneten optischen Referenz- bzw. Start-

systeme. Die bis zum Bildrandbereich überlappungsfreie Abbildung der Spektren 

kann durch einen streng symmetrischen Aufbau mit mittiger Blendenlage (folglich 

1:1 Abbildung) begünstigt werden, da bei solchen Aufbauten die optischen Bildfeh-

ler wie Verzeichnung und Koma drastisch reduziert werden können. Bezüglich der 

Größenverhältnisse der Blendenmatrix, des Kamerasensors und des Messfeldes 

ergibt sich bei einer 1:1 Abbildung eine stimmige Systemauslegung. Zur Reduktion 

des Bauraums und effizienter Lichtausnutzung ist es zudem erforderlich, dass das 

Prismenspektrometer blendenseitig telezentrisch aufgebaut wird und somit aus 
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Symmetriegründen auch kameraseitig telezentrisch sein muss. Als wesentliche 

Zielwerte für das Spektrometer lassen sich folgende Angaben formulieren:  

 

Eigenschaft Anforderung 

Spektralbereich 450 nm ≤   ≥ 750 nm (achromatisch) 

Spektrale Aufspreizung 625 µm 

Max. Linsenhöhe  21 mm (24 mm abzüglich Fassung und Gehäuse) 

Gesamtlänge 150 mm (max. Gesamtlänge ½ * 30 cm) 

NA 
Identisch mit objektseitiger NA des Hyperchromaten NAmax  

0,164 

Ausführung  symmetrischer Aufbaubeidseitig telezentrisch 

FOV  > 6 x 6 mm² 

Vergrößerung 1:1 

Abbildungsqualität beugungsbegrenzt bis 40 lp / mm (1 / (2 * 12,5 µm) 

Gegenstandsweite 
> 8 mm (Mindestabstand zur aktiven Sensorfläche, Höhe 

der Elektronikbausteine in unmittelbarer Sensornähe) 

 

3.3.3 Konfokale Baugruppe mit Beleuchtungseinheit 

Als dritte Komponente des IOS stellt die konfokale Baugruppe mit Beleuchtungs-

einheit ein zentrales Element des IOS Handstücks dar. 

 

Konfokale Baugruppe 

Die stabile Aufrechterhaltung der konfokalen Bedingung für ca. 1200 Messpunkte 

unter realen Anwendungsbedingungen in der Zahnarztpraxis und eine einfache 

und wirtschaftliche Fertigung zählen beim Design der konfokalen Baugruppe zu 

den wichtigen Parametern. Da weder geeignete Einzelkomponenten noch kom-

plette Systemkomponenten mit vergleichbaren Eigenschaften kommerziell erhält-

lich sind, ist auch hier ein proprietäres Design notwendig. Wie in der Patentanmel-

dung EP2087312B1 beschrieben und in Abb. 30 gezeigt, wurde das Konzept 

verfolgt, dass die Strahlteilung, die Blendenmatrix und das MLA monolithisch auf-

gebaut werden. Bezüglich des Abstands und der Kippung der beiden Elemente 
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lässt sich aufgrund der hohen Fertigungsgenauigkeit von optischen Prismen durch 

Verklebung mit dem Strahlteiler eine dauerhaft und verhältnismäßig einfache Aus-

richtung der Blendenmatrix und des MLA in allen Raumrichtungen erzielen. Die 

konfokale Bedingung lässt sich so einfacher einstellen, da im Wesentlichen nur 

noch ein Freiheitsgrad, nämlich die Drehung der Blendenmatrix zum MLA, übrig-

bleibt. Vor der Verklebung lassen sich so die Blenden mit den Fokuspunkten des 

MLA exakt aufeinander ausrichten.  

 

Abb. 30: Abbildung des Konzepts für die konfokale Baugruppe mit Beleuchtungseinheit des 

Intraoralscanners. Schematisch dargestellt sind: (1) Lichtquelle, (2) Kollimationslinse, (3) 

Fokusebene des Mikrolinsenarrays, (4) Ebene der Blendenmatrix, (5) Strahlrichtung zum 

Hyperchromat und Prüfobjekt, (6) Strahlrichtung zum Spektrometer (Detektion). 

 

Die Ausrichtung der konfokalen Baugruppe im IOS wurde so gewählt, dass sich 

aus Hyperchromat und Prismenspektrometer eine gestreckte Anordnung ergibt. 

Da die Lichteinkopplung einen vergleichsweise geringen Bauraum erfordert, kann 

das IOS-Handstück bezüglich der Einschubachse in den Patientenmund nähe-

rungsweise rotationssymmetrisch ausgeführt werden kann. Sowohl die Vermess-

ung des Ober- als auch Unterkiefers ist so gleichermaßen einfach zu bewerkstelli-

gen. Die Herstellung der Blendenmatrix und des Mikrolinsenarrays erfolgte 

anwendungsspezifisch nach den Vorgaben aus Kapitel 3.2.4. Bezüglich des opti-

schen Designs wurde die NA des Mikrolinsenarrays auf die restlichen System-
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komponenten angepasst und der erzeugte Durchmesser der einzelnen Messpunk-

te in Verbindung mit der Kollimationslinse (2) auf 12,5 µm eingestellt.  

 

Beleuchtungseinheit 

Die Auswahl der optimalen Lichtquelle (1) für dieses Systemkonzept stellt eben-

falls eine erhebliche Herausforderung dar. Zur lückenlosen Abtastung des Mess-

bereichs muss die Lichtquelle im Spektralbereich von 450 nm bis 750 nm eine 

möglichst gleichbleibende Lichtleistung zur Verfügung stellen. Der multifokale und 

telezentrische optische Aufbau von Hyperchromat und Prismenspektrometer in 

Verbindung mit dem sehr eingeschränkten Bauraum lässt nur die Nutzung einer 

vergleichsweise geringen Apertur der Lichtquellen zu. Dies bedingt den Einsatz 

einer Leuchtquelle mit extrem hoher Leuchtdichte. Nach experimentellen Untersu-

chungen unterschiedlicher Leuchtquellen (z.B. LED, Halogen) wurde eine, bereits 

im medizinischen Einsatz etablierte, Xe-Kurzbogenlampe (Excelitas CERMAX 

ME300) als passende Lichtquelle identifiziert. Für den Anwendungsfall auf huma-

nen Zähnen lassen sich aufgrund der extrem hohen Leuchtdichte und der weitge-

hend konstant verlaufenden spektralen Intensität mit diesem Leuchtmittel die bes-

ten Ergebnisse bezüglich der Signalstärke erzeugen. Aufgrund der Baugröße der 

XE-Quelle, der Hitzeentwicklung und der hohen Zünd- und Betriebsspannung, 

muss die Lichtquelle außerhalb des Handstücks platziert und das Licht über einen 

Lichtleiter zugeführt werden. Zur homogenen Ausleuchtung des Messfelds und 

korrekten Einstellung der Messpunktgröße wurden der Durchmesser des Faser-

kerns und die NA der Faser auf die anderen optischen Systemkomponenten opti-

mal abgestimmt. 

3.3.4 Zusammenfassung Systemauslegung 

Die oben aufgeführte Auslegung und das Startdesign zeigen die Komplexität und 

Neuartigkeit des gesamten optischen Systems. Gerade für das optische Design 

des Prismenspektrometers und des Hyperchromaten ergeben sich große Hürden 

bezüglich der Baugröße, des Gesamtgewichts und der Herstellungskosten für eine 

aus Anwendersicht optimale Lösung. Neben der Einstellung des gewünschten 

CFS für den Hyperchromaten und der spektralen Aufspreizung des Prismen-

spektrometers nehmen die Zielwerte bezüglich der Abbildungsgüte und Baugröße 
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einen ebenso hohen Stellenwert ein und bedingen den Aufbau eines mehrlinsigen, 

komplexen optischen Systems. Für optische Systeme dieser Art ist die Berech-

nung bzw. Optimierung der Linseneigenschaften (Materialien, Radien, Abstände) 

und auch des CFS wesentlich komplexer als die in Kapitel 3.3.1 vorgestellte Bei-

spielrechnung. Unter Einbeziehung der Vorüberlegung und der Zielwerte empfeh-

len sich für die Lösung eines solchen mehrdimensionalen Optimierungsproblems 

der Einsatz eines optischen Simulationsprogramms (z.B. Zemax) und die Konzent-

ration auf die stabile und optimale Definition der darin verfügbaren Optimierungs-

funktion. 

 

 

Abb. 31: Optisches Gesamtsystem des Intraoralscanners nach ersten Optimierungsschrit-

ten. Dargestellt ist der optische Strahlengang für drei Messpunkte und drei verschiedene 

Wellenlängen (blau:450nm, grün:550nm, rot: 750nm). Die einzelnen optischen Unterbau-

gruppen sind durch die Rechtecke farblich gekennzeichnet. 

 

Die drei optischen Subsysteme, Hyperchromat, Prismenspektrometer und konfo-

kale Baugruppe wurden entsprechend den vorher definierten Anforderungen zu-

nächst separat in der optischen Simulationssoftware aufgebaut und getrennt von-

einander optimiert. Das Gesamtsystem zu verschiedenen Zeitpunkten der 

Optimierung manuell zusammengeführt (siehe Abb. 31) und theoretisch analysiert. 
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Das in dieser Abbildung gezeigte optische System aus der frühen Optimierungs-

phase erfüllt zwar schon einige Anforderungen, zeigt aber bezüglich der Abbil-

dungsqualität und Herstellbarkeit noch deutliche Defizite. In dieser Abbildung ist 

der exemplarische Strahlengang für drei Messpunkte mit jeweils drei Wellen-

längen (blau: 450 nm, grün: 550 nm, rot: 720 nm) gezeigt. Es ist zu erkennen, 

dass im Messbereich bereits ein deutlicher CFS erreicht wurde, aber die Linsen 

zum einen äußerst dick und zum anderen extrem dünn ausfallen, was zu hohen 

Kosten und einem hohen Gewicht führt oder die Linsenfertigung deutlich er-

schwert. In Bezug auf das Prismenspektrometer ist zu bemerken, dass eine ver-

hältnismäßig hohe Linsenanzahl mit sehr hohen Mittendicken verbaut ist, was 

ebenfalls zu nicht tolerierbarem Gewicht und Kosten führt. Zwar liefert das gezeig-

te Prismenspektrometer bereits die Möglichkeit zur Spektralanalyse einer Blen-

denmatrix, doch ist der geknickte Strahlengang sehr ungünstig in Bezug auf die 

Baugröße und Fertigungstoleranzen. 

Durch wiederholte manuelle Eingriffe in das optische System, wie z.B. der Weg-

nahme von Linsen, Anpassung von Luftabständen, Begrenzungen von Linsenra-

dien sowie Materialänderungen, Anpassung der Zielwerte in der merit function und 

automatisierter Optimierung durch den Optimierungsalgorithmus wurde das 

optische System schrittweise verfeinert. Eine zufriedenstellende Version des so 

erstellten optischen Systems enthält die komplette Bauanleitung des Objektivs und 

wurde an einen Optikfertiger übergeben. Durch die finale Überarbeitung des opti-

schen Designs durch den Optikfertiger wurden eine gesteigerte optische Abbil-

dungsqualität und eine noch bessere Herstellbarkeit erzielt. 
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3.4 Theoretische Charakterisierung des entwickelten IOS  

Ausgehend von den in Kapiteln 3.2 und 3.3 formulierten technischen und medizi-

nischen Anforderungen wurde das anwendungsspezifische Optiksystem konstru-

iert und berechnet. Das in dieser Arbeit mit ZEMAX erstellte und von einem Optik-

fertiger final überarbeitete optische Designkonzept wurde vor der Fertigung 

theoretisch analysiert. Da sich mit dieser Analyse das zu erwartende Verhalten der 

optischen Systeme voraussagen lässt, sind die im Anschluss gezeigten Ergebnis-

se eine wesentliche Voraussetzung für die kosten- und zeiteffiziente Herstellung 

der Optiken eines realen IOS Handstücks. Zudem stellen die Ergebnisse dieser 

theoretischen Analyse den ersten Schritt zum Nachweis der Machbarkeit für einen 

chromatisch konfokalen Multispot IOS dar. 

3.4.1 Leistungsdaten des optischen Systems  

 

Abb. 32: Oben: 3D-Darstellung des Hyperchromaten und der konfokalen Baugruppe. Ge-

zeigt ist die Linsengruppe (semitransparent) und der Strahlengang in der Optik für sechs 

verschiedene Bildpunkte (Feldhöhen, farblich codiert) und eine Wellenlänge (ein einziger 

Messabstand). Unten: 3D-Darstellung der Linsengruppe und des Strahlengangs im Detekti-

onssystem (Prismenspektrometer) für drei verschiedene Bildpunkte (farblich codiert) und 

eine Wellenlänge. Aus patentrechtlichen Gründen sind Teile geschwärzt. 

Konfokale Baugruppe  
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Sowohl für den Hyperchromaten, als auch für das Prismenspektrometer war es 

notwendig, ein komplexes optisches Design aus mehreren Linsen zu wählen, um 

die optische Abbildungsqualität und die weiteren Spezifikationen (z.B. spektrale 

Aufspreizung, Bildgröße, CFS) erfüllen zu können (siehe Abb. 32). Unter Einhal-

tung der maximalen Linsendurchmesser, des Arbeitsabstands am Hyperchroma-

ten von rund 45 mm (ohne Umlenkung durch das Prisma) und der durchgehenden 

Telezentrie wurde eine beleuchtungs- und detektionsseitige NA von rund 

NA  0,15 erreicht. Unter Berücksichtigung der Systemanforderungen (z.B. CFS, 

Abbildungsqualität, spektrale Auflösung) wurde nach Optimierung der optischen 

Systeme eine Baulänge von rund 160 mm für den Hyperchromaten inklusive der 

konfokalen Baugruppe und rund 120 mm für das Prismenspektrometer realisiert. 

Die Gesamtlänge des optischen Systems liegt somit bei rund 280 mm. Die Höhe 

bzw. Durchmesser aller Linsen des optischen Systems konnten auf kleiner als 

20 mm festgelegt werden. Für den Hyperchromaten wurde gemäß der Anforde-

rungen ein Vergrößerungsmaßstab von 2:1 eingehalten, was eine Messfeldgröße 

von rund 11 x 11 mm² erlaubt. Für das Prismenspektrometer wurde ein an den 

Detektor angepasster Vergrößerungsmaßstab von 1:1 realisiert. Zur Reduktion der 

Objektivhöhe bzw. -breite wurde die letzte Linse des Hyperchromaten rechteckig 

auf ihr Mindestmaß reduziert ohne eine Abschattung (Vignettierung) von Licht-

strahlen zu erzeugen. Um eine einfachere Zugänglichkeit an engeren Stellen im 

Mundraum zu erhalten, wurde zudem das Umlenkprisma flacher als ein Standard 

45°- Prisma ausgeführt. Die notwendige Strahlumlenkung ist hierbei durch eine 

zweifache Reflexion der Lichtstrahlen im Prisma, jeweils durch Totalreflexion an 

den Grenzflächen möglich. Wie in Abb. 32 zu sehen, ist das Prisma hierdurch 

etwas länger, weist im Applikationsbereich (Sensorspitze) aber eine wesentlich 

geringere Höhe auf. 

Die Berechnung des Spotdiagramms (Punktbilds) zeigt eine sehr gute Abbil-

dungsqualität für den Hyperchromaten, was exemplarisch für die Wellenlänge 

540 nm in Abb. 33 dargestellt ist. Das Punktbild des Hyperchromaten liegt für alle 

Feldhöhen (bzw. Objekthöhen) und alle Wellenlängen zu fast 100% innerhalb der 

Beugungsbegrenzung. 
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3.4.2 Hyperchromat 

 

Abb. 33: Darstellung der Abbildungsqualität anhand des Spotdiagramms in einem Bildab-

stand (Wellenlänge  =540nm) für vier verschiedene Bildhöhen (Feldpunkte). Gezeigt ist die 

schematische Abbildung eines infinitesimal kleinen Lichtpunkts auf die Bildebene sowie der 

entsprechende Durchmesser des Beugungsscheibchens (schwarze Kreise, kleinstmögliche 

Abbildungsgröße). Die Bezeichnung „OBJ“ und „IMA“ geben jeweils die Position des 

Hauptstrahls in Bezug zur optischen Achse an. 

 

Ein interessantes Ergebnis zum Verhalten des Punktbilds bei verschiedenen Fo-

kusabständen (Wellenlängen) ist in Abb. 34 zu sehen. Aus der hier gezeigten 

Grafik lässt sich erkennen, dass die Messpunktgröße zwar weitgehend unabhän-

gig vom Messabstand ist, aber die Schwerpunkte der außeraxialen Lichtstrahlen 

für verschiedene axiale Fokusabstände (bzw. Wellenlängen) nicht wie gewünscht 

exakt den identischen Ort entlang der z-Achse treffen. Das System weicht also 

von der idealen Telezentrie ab, und das Messfeld besitzt in unterschiedlichen Ab-

ständen nicht die exakt gleiche Größe. Dies hat zur Folge, dass das abgebildete 

Messpunktemuster variable Punktabstände in Abhängigkeit vom Fokusabstand 
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besitzt. Es ist zu erkennen, dass die laterale Messpunktlage am äußersten Rand 

des Messfelds um rund ± 35 µm (GEO radius) vom idealen Ort abweicht. Im Rah-

men einer Weiterentwicklung würde es sich anbieten, eine höhenabhängige late-

rale Messfeldkalibrierung vorzunehmen, um die XY-Verzerrung des Messmusters 

zu kompensieren und so die Messgenauigkeit zu verbessern. 

 

 

Abb. 34: Darstellung der Abbildungsqualität anhand des Spotdiagramms in unterschiedli-

chen Bildabständen (Wellenlänge   = 485nm - 750nm) für vier verschiedene Bildhöhen. Ge-

zeigt sind die Abbildung eines infinitesimal kleinen Lichtpunkts beim Auftreffen auf die 

Bildebene, sowie der entsprechende Durchmesser des Beugungsscheibchens (schwarze 

Kreise, kleinstmögliche Ausdehnung). Die Bezeichnung „OBJ“ und „IMA“ geben jeweils die 

Position des Schwerpunkts aller Strahlen in Bezug zur optischen Achse an. 

 

Analog zur sonst guten Abbildungsqualität im Spotdiagramm zeigt die optische 

Transferfunktion (MTF) des Hyperchromaten mit fast beugungsbegrenztem Kon-

trastverhältnis ebenfalls gute Werte bis über 60 lp / mm (Abb. 35). Durch die zwei-

fache Vergrößerung kann also die doppelte Frequenz übertragen werden. Für das 

berechnete Objektiv liegt die Abbildungsleistung für alle Bildhöhen sehr nahe an 
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der beugungsbegrenzten Abbildung, sodass Strukturen von 1 / 120  8µm mit ei-

nem Kontrastverhältnis von über 50% übertragen werden können. Es ist somit 

davon auszugehen, dass das Messpunktemuster mit 12,5 µm großen Leuchtpunk-

ten deutlich auf die zu vermessenden Zahnstrukturen abgebildet wird. Da der opti-

sche Weg umkehrbar ist, lässt sich ableiten, dass die auf der Probenoberfläche 

dann rund 25 µm großen Messpunkte mit ausreichender Bildschärfe wieder in die 

konfokale Blendenebene zurück abgebildet werden können. Es ist zu erkennen, 

dass die Optimierung des optischen Systems zu einem leicht schlechteren Kon-

trastverhältnis der achsnahen Bildpunkte (blaue Kurve) zugunsten der außeraxia-

len Bildpunkte geführt hat.  

 

 

Abb. 35: Optische Transferfunktion (OTF) des Hyperchromaten für die Wellenlänge 

 =540nm in unterschiedlichen Bildhöhen (Feldpunkte, farbcodiert) und der theoretisch bes-

ten Transferfunktion (schwarze Linie).  
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Zur anschaulichen Bewertung der Abbildungsqualität des Hyperchromaten wurde 

die geometrisch-optische Abbildungsleistung für eine ausgedehnte Lichtquelle mit 

einem Durchmesser von 12,5 µm gerechnet. Wie in Kapitel 3.3.3 ausgeführt soll 

im realen System ein Punktemuster bestehend aus 1000 Leuchtpunkten mit je 

rund 12,5 µm Durchmesser auf den Probenkörper abgebildet werden. Im Rahmen 

der Simulation wurden exemplarisch zwei Messpunkte (auf der optische Achse 

und am äußersten Messbereichsrand) betrachtet. Bei einer quellseitigen Ausdeh-

nung des Lichtpunkts von 12,5 µm ist ein Durchmesser des Messpunkts von rund 

31 µm in der Probenebene sowohl auf der Achse (links) als auch am Messbe-

reichsrand (rechts) zu erwarten (siehe Abb. 36).  

 

  

Abb. 36: Simulierte geometrisch-optische Abbildung eines vom Hyperchromaten abgebilde-

ten Leuchtflecks mit 12,5 µm Durchmesser auf einen Detektor mit 31 µm Kantenlänge (Wel-

lenlänge   = 540nm, links: Leuchtfleck bzw. Strahlprofil auf der optischen Achse; rechts: 

Leuchtfleck bzw. Strahlprofil am äußersten Messbereichsrand). 

 

Im Vergleich zur initialen Designvorgabe von 25 µm ist der Messpunkt etwas 

größer. Die theoretisch bestmögliche laterale Auflösung ergibt sich somit zu 

31 µm / 2 = 15 µm, da nach der Formel (3) davon ausgegangen werden kann, 

dass zwei Messpunkte in diesem Abstand eindeutig voneinander zu unterscheiden 

sind. Weiterhin ist zu sehen, dass die Abbildungsleistung zum Rand hin analog zur 

Grafik in Abb. 35 leicht besser wird, aber auch eine leichte Asymmetrie aufweist. 
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Abb. 37: Darstellung des axialen chromatischen Fokusshifts (CFS) des berechneten Hyper-

chromaten (Simulationsergebnis). Links oben: Schnittansicht der Sensorspitze und opti-

scher Strahlengang für drei verschiedene Wellenlängen bzw. Fokusabstände.  

 

Neben der Abbildungsqualität liegt eine entscheidende Eigenschaft des Hyper-

chromaten in der spektralen Aufspreizung des Messlichts entlang der optischen 

Achse bei gleichzeitiger Beibehaltung einer ausreichenden Abbildungsqualität in 

jeder Fokuslage bzw. für jede Wellenlänge. Eine besondere Herausforderung da-

bei ist, dass der spektrale Fokusshift und die Abbildungsqualität bei einer 

Bildgröße von rund 11 x11 mm² erzeugt werden kann. Durch die Optimierung des 

Linsensystems und Auswahl geeigneter Glasmaterialien wurde ein optisches De-

sign erstellt, mit dem eine ausreichende Abbildungsqualität und ein hoher CFS 

von rund 13,5 mm im Spektralbereich von 458 nm bis 750 nm erreicht werden 

kann (siehe Abb. 37). 

 

Wie bereits erläutert, beeinflusst die NA des Hyperchromaten die maximal erziel-

bare axiale Auflösung. Mit den gegebenen Restriktionen bezüglich der Sensor-

größe, des Messbereichs, des notwendigen Arbeitsabstands zur Strahlumlenkung 

und der Abbildungsqualität wurde eine objektseitige NA von 0,075 erreicht, was 

leicht unterhalb der geforderten NA bei limitiertem Handstückdurchmesser liegt.  
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Zur Auslegung der erforderlichen Spektralauflösung wurde die spektrale Signal-

antwort des Hyperchromaten simuliert. Hierbei wurde das ZEMAX-Simulations-

modell für den Messpunkt auf der optischen Achse um den Lichtweg von der Pro-

be zurück auf die Blendenmatrix erweitert (vgl. Kapitel 2.1). Die Lichtstrahlen des 

Messpunkts werden von einer Punktlichtquelle mit 12,5 µm Durchmesser erzeugt 

und von dem Hyperchromaten vorwärts auf einen Spiegel in einem spezifischen 

Abstand abgebildet. Das von dem Spiegel reflektierte Licht wurde rückwärtig wie-

derum mit dem Hyperchromat auf eine einzelne konfokale Blende mit einem 

Durchmesser von 12,5 µm abgebildet. Die Energie der durch die Blende treffen-

den Lichtstrahlen wurde auf einer Detektorfläche in Abhängigkeit vom Messabs-

tand für die jeweilige konfokale Wellenlänge und die jeweils benachbarten Wellen-

längen (± 10 nm) berechnet. Erwartungsgemäß ergibt sich für jeden 

Probenabstand eine gaußähnliche Form der Spektralkurve (Abb. 38). Die SFWHM 

für jeden Probenabstand wurde durch Anpassen einer Gaußkurve bestimmt. Es ist 

zu erkennen, dass die spektrale Breite des Signals mit steigender Wellenlänge 

zunimmt und im Bereich von rund 4 nm bis 12 nm liegt. 
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Abb. 38: Oben: Darstellung des durch optische Simulation in ZEMAX berechneten spektra-

len Intensitätsverlaufs nach der konfokalen Blende und der daraus bestimmten Peakbreite 

des Konfokalsignals (SFWHM) für spezifische Probenabstände. (Blendengröße 

PH = 12,5 µm, Wellenlänge   = [458 nm, 550 nm, 650 nm, 700 nm, 720 nm], NA = 0,075, Pro-

be: Spiegel). Unten: spektrale Halbwertsbreite (SFWHM) des Spektralsignals.  

 

Im Vergleich zur numerischen Lösung liegt die analytische Bestimmung der 

SFWHM nach der Formel (11) etwas niedriger, zeigt aber prinzipiell ein sehr ähnli-

ches Bild (siehe Abb. 39). 
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Abb. 39: Oben: Darstellung des analytisch berechneten spektralen Intensitätsverlaufs nach 

der konfokalen Blende und die daraus bestimmte Peakbreite des Konfokalsignals (SFWHM) 

für spezifische Probenabstände. (Blendengröße PH = 12,5 µm, Wellenlänge   = [458 nm, 

550 nm, 650 nm, 700 nm, 720 nm], numerische Apertur NA = 0,075, Probe: Spiegel). Unten: 

spektrale Halbwertsbreite (SFWHM) des Spektralsignals. 

 

Die Unterschiede lassen sich durch die vereinfachenden Annahmen der analyti-

schen Lösung (z.B. pauschale Division der AFWHM mit 1,38, Vernachlässigung 

der Abbildungsfehler) erklären. Ohnehin ist davon auszugehen, dass die PSF des 

Beleuchtungsflecks an der Blende durch die Abbildungsfehler des realen opti-
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schen Systems verwaschen und somit auch defokussierte Spektralanteile durch 

die Blende transmittiert werden, was zu einer zusätzlichen Verbreiterung der 

SFWHM führt. Weiterhin wird die SFWHM durch die eng neben der konfokalen 

Blende platzierten Referenzblende vergrößert, was in der unter Kapitel 3.4.4 ge-

zeigten optischen Simulation berücksichtigt wird. Da der Mittelwert der SFWHM 

des finalen Hyperchromaten theoretisch bei rund 7,2 nm (analytisch) bis 8,5 nm 

(optische Simulation) liegt, wäre es retrospektiv empfehlenswert, eine höhere 

spektrale Auflösung am Prismenspektrometer zu wählen, um eine bessere 

Abtastung des Spektralsignals zu gewährleisten (vgl. Designparameter 

SFWHM = 10 nm in Kapitel 3.2.4). 

3.4.3 Prismenspektrometer 

Für das Design des Prismenspektrometers konnten die Anforderungen bezüglich 

des Abbildungsmaßstabs (1:1) und der numerischen Apertur (NA = 0,15) einge-

halten werden. Zur weiteren Bewertung des Prismenspektrometers wurden in der 

optischen Simulation zwei wesentliche Merkmale zu untersucht. Zum einen muss 

das Prismenspektrometer eine ausreichend gute Abbildungsqualität besitzen, um 

ein Übersprechen der einzelnen Kanäle bei der Abbildung der Blendenmatrix auf 

den Detektor zu vermeiden. Zum anderen ist entlang der Dispersion eine ausrei-

chende spektrale Spreizung notwendig, die in erster Näherung für jeden Mess-

punkt identisch sein sollte. Wie in Abb. 40 exemplarisch für die Wellenlänge 

540nm anhand des Spotdiagramms gezeigt, wurde eine gute Abbildungsqualität 

über die gesamte Bildfläche erzielt. Die laterale Streuung der Lichtstrahlen in der 

Bildebene liegt für außeraxiale Objektpunkte nur geringfügig oberhalb und für Ob-

jektpunkte auf der optischen Achse weit unterhalb der Beugungsbegrenzung 

(schwarzer Kreis). 
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Abb. 40: Darstellung der Abbildungsqualität anhand des Spotdiagramms bei der Wellenlän-

ge  =540nm in vier verschiedenen Bildhöhen (Feldpunkte). Gezeigt ist die schematische 

Abbildung eines infinitesimal kleinen Lichtpunkts auf die Bildebene sowie der entsprechen-

de Durchmesser des Beugungsscheibchens (schwarze Kreise, kleinstmögliche Abbil-

dungsgröße). Die Bezeichnungen „OBJ“ und „IMA“ geben jeweils die Position des Haupt-

strahls in Bezug zur optischen Achse an. 

 

Berechnet man das Spotdiagramm simultan für unterschiedliche Wellenlängen, so 

ergibt sich die Darstellung in Abb. 41. In Abhängigkeit von der Objekthöhe ist hier 

die spektrale Aufspreizung im Wellenlängenbereich von rund 460 nm bis 720 nm 

gezeigt. Die im Diagramm aufgeführten Werte für den GEO radius geben den Ra-

dius der maximalen lateralen Ausdehnung der in der Bildebene auftreffenden 

Lichtstrahlen und somit in diesem Fall das Ausmaß der spektralen Aufspreizung 

wieder. Je nach lateraler Lage des Messpunkts im Messfeld wird das Licht also 

zwischen rund 560 µm (2 x 280,6 µm, Feldpunkt vier) und 607 µm (2 x 303,7 mm, 

Feldpunkt eins) aufgespreizt. Im Randbereich des Messfelds ist mit einer 

geringeren Aufspreizung und somit einer niedrigeren spektralen Auflösung zu 
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rechnen. Die Reduktion der Aufspreizung zum Bildrand hin lässt sich auf die 

tonnenförmige Verzeichnung der optischen Abbildung des Prismenspektrometers 

zurückführen. Dieser Effekt wird auch sichtbar anhand der leichten Schräglage der 

beiden unteren Spektren, die Messpunkte an den Detektorecken repräsentieren.  

 

 

Abb. 41: Darstellung der Abbildungsqualität anhand des Spotdiagramms in einem Bildab-

stand (Wellenlänge   = 540 nm) für vier verschiedene Bildhöhen (Feldpunkte). Gezeigt ist 

die schematische Abbildung eines infinitesimal kleinen Lichtpunkts auf die Bildebene sowie 

der entsprechende Durchmesser des Beugungsscheibchens (schwarze Kreise, kleinstmög-

liche Abbildungsgröße). Die Bezeichnungen „OBJ“ und „IMA“ geben jeweils die Position 

des Hauptstrahls in Bezug zur optischen Achse an. 

 

Mit minimal 560 µm liegt die spektrale Aufspreizung leicht unterhalb des geplanten 

Werts. Da die minimale Abbildungsgröße des Lichtflecks durch die Durchmesser 

der konfokalen Blenden auf 12,5 µm fixiert ist, werden pro Wellenlänge 
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mindestens zwei Pixel angesprochen, wodurch auch bei der geringeren Aufsprei-

zung weiterhin die geplanten 50 spektralen Detektionselemente verbleiben und die 

gewünschte Spektralauflösung theoretisch erzielt werden kann. 

Eine exaktere Beschreibung des Spektralverlaufs lässt sich durch eine weitere 

Analyse des optischen Designs erhalten. Die durch Dispersion hervorgerufene 

Verschiebung der Blendenabbildung auf dem Detektor lässt sich durch eine quad-

ratische Funktion ausreichend genau beschreiben (Abb. 42). 

 

 

Abb. 42: Die mittels optischer Simulation bestimmte Übertragungsfunktion des Prismen-

spektrometers. Diese Funktion zeigt an welchem Ort eine spezifische Wellenlänge auf dem 

Detektor auftrifft. 

3.4.4 Spektrale Signalantwort und theoretische axiale Auflösung 

Zur Einschätzung der von dem entwickelten IOS-Prototyp zu erwartenden Auflö-

sung wurde im Kapitel 1.4.2 ein analytischer Lösungsansatz erläutert. Parallel zu 

dieser Analyse wurde der Weg über die optische Simulation gewählt, um eine 

noch genauere Einschätzung zur axialen Auflösung zu erhalten. Nach der ge-

trennten theoretischen optischen Analyse des Hyperchromaten und des Prismen-

spektrometers wurden daher beide Optiken zu einer optischen Simulation zusam-

mengefügt (vgl. Skizze in Abb. 43). Dies ermöglicht die Berechnung der zu 

erwartende Signalantwort auf dem Detektor und liefert ein theoretisches Ergebnis 
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zur erzielbaren Höhenauflösung. Im ersten Schritt wurden der Lichtfleckdurch-

messer LF und die Lage p der Blendenabbildung auf dem Detektor in Abhängig-

keit vom Messabstand simuliert. 

 

 

Abb. 43: Schematische Darstellung der optischen Simulation zu Bestimmung der spektralen 

Signalantwort für das optische System des Intraoralscanners. 

 

Hierzu wurde die Blendenabbildung auf dem Detektor für eine einzelne, im Zent-

rum des Messfelds lokalisierte, Blende simuliert. Für diese Simulation wurden 

Lichtstrahlen eines Messpunkts mit 12,5 µm Durchmesser erzeugt und durch den 

Hyperchromaten auf eine ebene Spiegelfläche abgebildet (Strahl 1). Das vom 

Spiegel reflektierte Licht wurde rückwärts erneut durch den Hyperchromaten, 

diesmal aber auf eine konfokale Blende mit Durchmesser 12,5 µm abgebildet 

(Strahl 2). Nach der Blende wurde das Prismenspektrometer und als letztes eine 

Detektormatrix (Pixelgröße 5,6 µm analog zum real gewählten Sensor) platziert. 

Für verschiedene Abstände des Spiegels zum Hyperchromaten wurde der Strah-

lengang durch das Prismenspektrometer für alle Wellenlängen (Strahl 3 und 4) 

berechnet. Aus dieser Strahlrechnung ergibt sich die Abbildung der konfokalen 

Blende im vollen Wellenlängenspektrum auf dem Detektor. Nach der so durchge-

führten Simulation wurde die konfokale Blende lateral verschoben und so die Sig-

nalantwort der Referenzblende für jede Konfiguration berechnet. 

Links in Abb. 44 ist das Simulationsergebnis für einen Ausschnitt der Detektor-

matrix und einen Messpunkt in 14 verschiedenen Spiegelabständen gezeigt. Hier-

bei wurden die nacheinander durchgeführten Simulationen der verschiedenen 

Spiegelabstände nachträglich zu einem Bild zusammengefügt.  
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Abb. 44: Simulierte Signalantwort für die berechnete Optik (Hyperchromat, Prismenspektro-

meter) auf einem Spiegel, der in 14 verschiedenen Abständen zum optischen System plat-

ziert wurde. Links: Aufsummierte Intensitätsverteilung auf einer Detektormatrix mit 5,6 µm 

Pixelgröße für 14 verschiedene Spiegelabstände. Rechts: Intensitätsverteilung auf der De-

tektormatrix entlang der vertikalen Achse berechnet aus der Mittelung und Normierung der 

Intensitätswerte entlang der Pixelzeilen.  

 

Es ist zu sehen, dass sich bei jedem Spiegelabstand ein eindeutiger Lichtpunkt 

auf dem Detektor ausprägt, der mit steigendem Spiegelabstand bzw. steigender 

Wellenlänge auf dem Detektor von unten nach oben wandert. Weiterhin ist zu se-

hen, dass die Lichtpunkte sowohl in horizontaler als auch vertikaler Ausrichtung 

wie geplant rund drei Pixel (16,8 µm) beleuchten. Neben den Abbildungen der 

konfokalen Blende ist auch das Abbild der Referenzblende zu sehen. Da auch die 

Abbildung der Referenzblende durch das Prismenspektrometer in Spektralrichtung 

aufgespreizt wird, ist zu erkennen, dass die jeweils konfokale Wellenlänge nicht 

durch die Referenzblende trifft, sondern lediglich die benachbarten Wellenlängen. 

Es ist deutlich zu sehen, dass die Abbildung der Referenzblende daher aus jeweils 

zwei Punkten besteht. Nach Mittelung und Normierung der Intensitäten entlang 

der Pixelzeilen und Abzug der Referenzsignale erhält man die auf der rechten Sei-

te in Abb. 44 dargestellte Intensitätsverteilung entlang der vertikalen Achse des 

Detektors. Für jede der so berechneten Kurven wurde eine Gaußfunktion ange-

720nm 

460nm 
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passt und die FWHM der optischen Blendenabbildung in spektraler Richtung 

rechnerisch bestimmt. Wie in Tabelle 11 aufgeführt wurde für das optische System 

eine theoretische mittlere FWHM von 16 µm berechnet. Um noch realistischere 

Daten zu erhalten, wurden in das optische System in weiteren Schritten unter-

schiedliche Störungen eingebracht und die Simulation erneut durchgeführt (z. B. 

Defokussierung, Fertigungstoleranzen). 

Bei einer leichten Defokussierung des Detektors um lediglich 100 µm zeigt sich 

eine deutlich höhere FWHM von rund 26 µm. Da das reale optische System ferti-

gungsbedingte Toleranzen z.B. bei Linsenradien, den Linsenpositionen (z.B. 

Kippung, Dezentrierung) und den Linsenmaterialien aufweist, wurde in ZEMAX ein 

typisches System mit zu erwartenden Standardtoleranzen aufgebaut, um die hier-

von ausgehenden Auswirkungen auf die Signalantwort zu studieren. Dieses opti-

sche System zeigt ebenfalls eine erhöhte mittlere FWHM der Signalantwort von 

23 µm. 

 

Tabelle 11: Aus Simulationsergebnissen bestimmte Halbwertsbreite (FWHM bzw. LF) der 

Signalantwort auf der Detektormatrix in Richtung der spektralen Aufspreizung.  

Simulationsmodell LF, mittlere FHWM [µm] STD [µm] 

Ideales System  16 1,4 

Ideales System Detektor 100 µm 

defokussiert 
26,3 4,3 

System mit optischen Standardtoleranzen 23,3 1,19 

 

Alternativ lässt sich der Lichtfleckdurchmesser der Blendenabbildung LF  mit der 

Formel (15) berechnen, sofern die Übertragungsfunktion des Spektrometers be-

kannt ist und zuvor die SFWHM mithilfe der Formel (11) berechnet wurde. Hierbei 

wurde ein Mittelwert für LF  von 23,4 µm ± 2,7 µm bestimmt (Minimum: 16,56 µm, 

Maximum: 25,81 µm), was trotz der Vereinfachungen in der analytischen Betrach-

tung eine sehr gute Übereinstimmung mit der optischen Simulation zeigt. 

In einem weiteren Schritt wurde die Übertragungsfunktion des Gesamtsystems 

nach der Formel (14) berechnet. Hierzu wurden die in Abb. 37 und Abb. 42 durch 

optische Simulation ermittelten Übertragungsfunktionen des Hyperchromaten z( ) 

und des Prismenspektrometers p( ) verwendet. Der Zusammenhang zwischen 
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Probenabstand und Detektorposition des Leuchtflecks ist in Abb. 45 grafisch dar-

gestellt.  

 

  

Abb. 45: Mittels optischer Simulation berechnete Übertragungsfunktion des gesamten Lin-

sensystems. Gezeigt ist der Verlauf des Probenabstands bei einer spezifischen Detektorpo-

sition der Blendenabbildung im Spektrometer (gepunktete Kurve stellt die lineare Interpola-

tion des Kurvenverlaufs dar).  

 

Diese Funktion stellt die Kalibrierfunktion für einen einzelnen Messpunkt dar, mit-

hilfe derer ein unbekannter Probenabstand für eine gemessene Detektorposition 

der Blendenabbildung ermittelt werden kann. Es ist zu erkennen, dass in erster 

Näherung ein linearer Zusammenhang zwischen der Änderung des Messabstands 

und der Verschiebung der Blendenabbildung besteht. Aus der durch lineare Re-

gression ermittelten Formel (29) lässt sich die Position der Blendenabbildung in 

Abhängigkeit von dem Probenabstand mit  

z                    

 

(29). 

 

berechnen. Setzt man in die Formel (29) den zuvor bestimmten Durchmesser der 

Blendenabbildung LF  ein, so erhält man eine Aussage, bei welcher Änderung des 
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Messabstands z  das Antwortsignal um seine eigene Halbwertsbreite auf dem 

Detektor gewandert ist. Dieses z stellt das minimal zu erwartende Auflösungs-

vermögen in axialer Richtung dar. Spätestens nach dieser Abstandsänderung z  

sollten zwei Leuchtflecken eindeutig voneinander unterscheidbar sein, was eine 

sehr konservative Abschätzung für die erzielbare axiale Auflösung darstellt. In der 

Abb. 46 ist die theoretisch zu erwartende axiale Auflösung des berechneten Optik-

systems in Abhängigkeit von verschiedenen Fleckdurchmessern der Blenden-

abbildung gezeigt.  

 

 

Abb. 46: Mittels optischer Simulation berechnete Übertragungsfunktion des optischen Lin-

sensystems zur Berechnung der axialen Auflösung (AFWHM) des IOS-Prototypen in Abhän-

gigkeit vom Durchmesser der Blendenabbildung auf dem Detektor. 

 

Es ist zu sehen, dass bei einer optimalen Abbildung (LF = 16 µm) eine axiale Auf-

lösung von mindestens 220 µm zu erwarten ist, und dass die axiale Auflösung mit 

steigendem Fleckdurchmesser der Blendenabbildung rasant schlechter wird. Für 

die simulierte FWHM von 26 µm lässt sich bereits nur noch eine axiale Auflösung 

von rund 440 µm ablesen. Es ist allerdings realistisch, dass bei dem gewählten 

Detektor und der gewählten sehr leuchtstarken Xe-Lichtquelle ein gutes Signal-
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Rausch-Verhältnis vorliegt und somit wesentlich näher aneinander liegende Blen-

denabbilder unterschieden werden können. Weiterhin kann man davon ausgehen, 

dass die axiale Auflösung zum Beispiel durch eine intelligente Nachbearbeitung 

der 3D-Daten und Wiederholmessungen deutlich verbessert wird. Die hier konser-

vativ abgeschätzte maximal erzielbare axiale Auflösung von rund 220 µm bis 

440 µm in Kombination mit den Möglichkeiten zur intelligenten Datenbearbeitung 

rechtfertigen die Realisierung und experimentelle Untersuchung des IOS-

Prototypen. Die Grenze der tatsächlich erzielbaren axialen Auflösung lässt sich 

schlussendlich am genauesten durch eine experimentelle Untersuchung bestim-

men, da das komplexe Zusammenspiel aus real gefertigten Systemkomponenten 

(z.B. Optik, Lichtquelle, Kamerasystem) und den Zahnstrukturen (Remissions-

eigenschaften, Geometrie) in vollem Umfang nur sehr schwer und komplex theore-

tisch zu modellieren ist. 

 

3.5 Experimentelle Charakterisierung der IOS-Prototypen 

Im Rahmen dieser Arbeit wurden fünf gleichartige IOS-Prototypen hergestellt und 

bezüglich ihrer Messgenauigkeit auf ebenen Spiegeln am ILM untersucht. Ein 

Exemplar wurde bezüglich der Signalantwort (Rohdaten) sowie der erzielbaren 

Reproduzierbarkeit und Messgenauigkeit anhand der in Kapitel 2 beschriebenen 

Methoden näher untersucht. 

3.5.1 Der realisierte IOS-Prototyp 

Anhand der zuvor erarbeiteten und oben aufgeführten Spezifikationen wurden die 

Einzelkomponenten des IOS von externen Zulieferern angefertigt und von der 

Firma Dentsply Inc. zur Verfügung gestellt. Die Einzelkomponenten des IOS, wie 

das anwendungsspezifische Kameramodul, das optische System, die Lichtquelle 

und die Steuerungselektronik wurden zu einem Gesamtsystem zusammengebaut 

und in Betrieb genommen (Abb. 47). 
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Abb. 47: Fotos während des Aufbaus und der Inbetriebnahme des Intraoralscanner-Proto-

typen. Links: Aufbau des Handstücks aus optischem System, Gehäuse und Kabelverbin-

dung (Licht, Daten, Strom). Rechts: Basisstation mit Lichtquelle, Computer, Steuerungs-

elektronik. 

 

Zum Abschluss der Inbetriebnahme wurde die Höhenkalibrierung des Handstücks 

durchgeführt (siehe Abb. 48). Hierbei wird ein ebenes Reflexionstarget in ver-

schiedenen Abständen zum Handstück innerhalb des Messbereichs platziert, wo-

bei der relative Wegunterschied zwischen diesen Abständen vom Piezoantrieb mit 

einer Unsicherheit von kleiner ± 5 µm ausgegeben wird. Mithilfe einer Kippbühne 

wird zuvor die optimale orthogonale Ausrichtung des Reflexionstargets zum Strah-

lengang des IOS-Handstücks sichergestellt. In jedem Abstand erfolgt die Aufnah-

me eines Bildes mit der eingebauten Kamera des IOS. Nach Abschluss dieser 

Prozedur werden die Aufnahmen mit den jeweilig bekannten Abständen korreliert 

und so die Kalibrierwerte berechnet, die spezifisch für jedes Handstück auf dem 

Computer der Basisstation hinterlegt werden. Mithilfe dieser Kalibrierwerte ist es 

möglich aus einem Detektorbild in beliebigem Abstand eindeutige Höhenwerte 

individuell für jeden Messpunkt zu berechnen.  
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Abb. 48: Foto während der Höhenkalibrierung des Intraoralscanner-Handstücks.  

 

Der fertige IOS-Prototyp ist über die bereits beschriebene DentistApp vollständig 

mit einem Touch-Bildschirm und einem Fußpedal zu bedienen. Der IOS ist mit der 

Basisstation portabel und benötigt lediglich einen 220 V Stromanschluss (siehe 

Abb. 49).  

 

 

Abb. 49: Abbildung eines fertig in Betrieb genommen Intraoralscanners (IOS-Prototyp) im 

Anwendungsumfeld. 
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Kippbühne 

Piezoantrieb  
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In einem eingebauten Halter für das Handstück ist jederzeit eine Aktualisierung 

der Höhenkalibrierung möglich, sodass eventuelle Umwelteinflüsse, wie z.B. Tem-

peraturunterschiede oder Lichtquellenalterung, das Messergebnis nur in geringem 

Maße beeinflussen können. 

Über das Softwareinterface ist es möglich, die erzeugten 3D-Datensätze in ein 

STL umzuwandeln und über eine USB Schnittstelle oder eine Netzwerkverbindung 

an einen beliebigen Computer zur weiteren Analyse zu übertragen. Der für diese 

Arbeit realisierte IOS-Prototyp besitzt eine Messfeldgröße von rund 

11 x 11 x 11 mm³. Es können 3D-Aufnahmen von realen Zahnstrukturen ohne 

Nutzung von Puder mit einer Bildwiederholrate von rund 30 Hz erfolgen. Pro Auf-

nahme werden rund 1200 Höhenwerte erzeugt, sodass mit dieser Bildrate 36.000 

Messpunkte in der Sekunde erzeugt werden können.  

 

     

Abb. 50: 3D-Aufnahmen mit einem Intraoralscanner (IOS-Prototyp), der auf Basis multifoka-

ler chromatisch konfokaler Abstandmessung arbeitet. Links: Aufgenommener 3D-Datensatz 

des Gipsmodells mit einer Aufnahmezeit von 55 s. Rechts: Foto des vermessenen Gipsmo-

dells. 

 

In einer Pilotstudie zur Scangeschwindigkeit wurde die Messzeit für die vollständi-

ge Vermessung der Frontzähne inklusive der ersten Prämolaren auf dem Epoxid-

harz Kugelmodell bei drei erfahrenen und zwei unerfahren Testpersonen 

gemessen. Die Vermessung des Modells erfolgte nach einem festgelegten Scan-

protokoll mit drei linearen Bewegungen des IOS Handstücks, erstens über die 

okklusalen Flächen, zweitens über die palatinalen Flächen und drittens über die 
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labialen Flächen. Zwischen den drei Linearbewegungen erfolgten jeweils eine Ro-

tation des IOS Handstücks und eine Umkehr der Scanrichtung. Die Messung wur-

de von jeder Testperson sechsmal wiederholt. Die Untersuchung ergab, dass die 

mittlere Aufnahmezeit der erfahrenen Bediener für die sechs Zähne bei rund 

38,6 s ± 10,4 s liegt, was eine durchschnittliche Aufnahmezeit von rund 6,5 s pro 

Zahn bzw. 104 s für einen Vollkiefer mit 32 Zähnen bedeuten würde. Bei den un-

geübten Testpersonen lag die mittlere Aufnahmezeit bei 87,4 s ± 68,2 s.  

Zudem wurde in einzelnen Testmessungen gezeigt, dass eine lückenlose Ve-

rmessung eines Gipszahnmodells in 55 s durchgeführt werden kann (siehe Abb. 

50). 

Die Ergebnisse bezüglich der Scangeschwindigkeit zeigen, dass mit dem entwi-

ckelten IOS eine zügige und flüssige 3D-Aufnahme möglich ist. Die längere Mess-

zeit und höhere Standardabweichung bei ungeübten Testpersonen weist auf einen 

deutlichen Lernprozess hin. Auf Basis der Messzeit am Gipsmodell ist davon aus-

zugehen, dass eine vollständige Erfassung eines Kiefers schwerlich unter 55 s zu 

bewerkstelligen ist. Im realen Anwendungsfall ist davon auszugehen, dass längere 

Messzeiten beansprucht werden, da die Zugänglichkeit im Mundraum einge-

schränkter ist und Patientenbewegungen die ideale Bahnführung des IOS Hand-

stücks erschweren. Um eine genaue Aussage über die erzielbare Messgeschwin-

digkeit im realen Anwendungsfall zu treffen, wäre eine in vivo Studie an Patienten 

notwendig, was aber aufgrund rechtlicher Gründe noch nicht möglich ist.  
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Abb. 51: Oben: Seitenansicht der Spitze des Intraoralscanner-Handstücks, unten: Drauf-

sicht. An signifikanten Stellen befinden sich Höhenangaben. Die grobe Position des Mess-

bereichs ist visualisiert. 

 

Das maximal erfassbare Scanvolumen des IOS ist softwaretechnisch auf rund 

80 x 80 x 80 mm³ begrenzt, was sich im Anwendungsfall als ausreichend groß 

darstellt, um beliebige humane Kiefer zu digitalisieren. Mit einem Handstückge-

wicht von 550 g wurden die Designvorgaben bezüglich des Gewichts grob erfüllt. 

Die Handstückgröße liegt mit 32 x 5,5 x 7 cm³ (L x B x H) in einem ähnlichen Be-

reich wie das iTero Handstück. Aufgrund des geringeren Gewichts des IOS-

Prototypen ist jedoch davon auszugehen, dass ein einfacheres Handling grund-

sätzlich möglich ist. 

 

 

Abb. 52: Test intraoraler Zugänglichkeit mit einem Gehäusemodell des Intraoralscanners 

(IOS-Prototyp) an einem frasaco Phantomkopf. Die maximale Distanz der Schneidezähne 

wurde auf 40mm eingestellt. Links: Zugang zur bukkalen Oberfläche am dritten Molaren. 

Rechts: Zugang zur okklusalen Oberfläche am dritten Molaren.  
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Die Höhe der Scanspitze in der Nähe des Messbereichs beträgt real rund 14 mm. 

Die höchste und breiteste Stelle die in den Mundraum eingeführt werden muss, 

beträgt je 30 mm (siehe Abb. 51). Trotz der Überschreitung der geplanten maxi-

malen Höhe kann gezeigt werden, dass selbst die Vermessung distaler Zahnstruk-

turen auch aus bukkaler Richtung möglich ist (vgl. Abb. 52). Die sich verjüngende 

IOS Spitze wirkt sich zudem positiv auf das Handling des Handstücks aus und 

ermöglicht so, wenn nötig, auch eine bessere direkte Sicht auf die zu scannende 

Zahnoberfläche. 

 

3.5.2 Messung der spektralen Signalantwort 

 

Abb. 53: links: Fotografie des durch den entwickelten Intraoralscanner auf einen Gipszahn 

projizierten Messmusters; rechts: Illustration der bukkal-oralen 11 mm großen Ausdehnung 

des Messfelds des Intraoralscanners (IOS-Prototyp). 

 

Die Fotografie eines Modellzahns während der 3D Aufnahme zeigt, dass das 

Messpunktemuster deutlich in die Probenebene abgebildet wird (siehe links Abb. 

53). An den steilen Präparationsflanken ist zudem die zu erwartende spektrale 

Aufspreizung des Messlichts in axialer Richtung qualitativ zu sehen. Weiterhin ist 

gezeigt, dass das Messfeld eine Größe von rund 11 x 11 mm² besitzt und sowohl 

die bukkal-orale als auch die mesial-distale Ausdehnung des präparierten Einzel-

zahns überdeckt.  
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Analog zur theoretischen Untersuchung der spektralen Signalantwort (siehe Abb. 

38) wurden die Rohdaten eines IOS-Prototypen bezüglich der Signale auf dem 

Detektor näher untersucht. Bei realen 3D-Aufnahmen ergibt sich eine sehr ähnli-

che Abbildung der konfokalen Blenden wie in der Simulation vorausberechnet (vgl. 

Abb. 44 und Abb. 54), jedoch ist eine etwas größere Ausdehnung der Blendenab-

bildung entlang der vertikalen Spektralachse bereits im Intensitätsbild sichtbar. Bei 

zur Simulation identischer Auswertung der Detektorbilder können die Signalkurven 

auch für die reale Messung für verschiedene Messabstände berechnet und die 

jeweiligen Halbwertsbreiten bestimmt werden (rechts Abb. 54).  

  

Abb. 54: Gemessene Signalantwort für den realisierten Intraoralscanner (IOS-Prototyp) auf 

einem Spiegel, der in 14 verschiedenen Abständen zum optischen System platziert wurde. 

Links: Aufsummierte Intensitätsverteilung auf einer Detektormatrix mit 5,6 µm Pixelgröße 

für 14 verschiedene Spiegelabstände. Rechts: Intensitätsverteilung auf der Detektormatrix 

entlang der vertikalen Achse berechnet aus der Mittelung und Normierung der Intensitäts-

werte entlang der Pixelzeilen. 

 

Die mittlere gemessene FWHM der Blendenabbildung beträgt rund 26,5 µm mit 

einer Standardabweichung von 1,73 µm. Mit diesem Ergebnis ist gezeigt, dass mit 
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dem realisierten IOS-Prototyp bezüglich der Blendenabbildung eine gute Überein-

stimmung mit den Simulationsergebnissen für ein System mit realistischen Ferti-

gungstoleranzen erzielt wurde (vgl. Tabelle 11).  

 

 

Abb. 55: Aus realer Messung mit einem Intraoralscanner (IOS-Prototyp) extrahierte Haupt-

strahlverschiebung der Blendenabbildung (Antwortsignals) auf der Detektormatrix in Ab-

hängigkeit von dem Messabstand z. Als Probe diente ein Planspiegel, der in 50 µm Schritten 

von einem Piezoantrieb durch den Messbereich bewegt wurde.  

 

Analog zur theoretischen Betrachtung lässt sich auch der Formelbezug zwischen 

der Änderung des Messabstands und der Bewegung Schwerpunktlage des Blen-

denabbilds unter Berücksichtigung der realen Übertragungsfunktionen des Hyper-

chromaten und des Prismenspektrometers ermitteln. Für die Messung ergibt sich 

eine steilere Übertragungsfunktion als in der Simulation, was eine geringere Ver-

schiebung des Spektralpeaks pro Abstandsänderung zu Folge hat (siehe Abb. 55). 

Die tatsächliche Beziehung zwischen der Position der Blendenabbildung p und 

dem Probenabstand z lässt sich mathematisch mit der Formel  
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z               

 

(30) 

 

beschreiben und wie in Abb. 55 grafisch darstellen. 

 

 

Abb. 56: Auf der Basis realer Messung auf einem ebenen Spiegel ermittelte axiale Auflösung 

des Intraoralscanners (IOS-Prototyp) in Abhängigkeit von der Halbwertsbreite (FWHM) der 

Abbildung der konfokalen Blende. 

 

Im Vergleich der Simulation ist zu erkennen, dass sich bei der Messung eine 

Peakverschiebung von 26,5 µm erst nach einer Abstandsänderung von rund 

600 µm einstellt und der Spektralpeak erst dann um eine FWHM auf dem Detektor 

verschoben ist (siehe Abb. 56). Im Vergleich zum theoretischen Systemdesgin ist 

also von einer geringeren axialen Auflösung auszugehen, was durch die etwas 

steilere Übertragungsfunktion des optischen Systems (Formel (30)) und den grö-

ßeren Durchmesser der Blendenabbildung LF bedingt ist. Diese Abweichungen 
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würden sich durch engere Toleranzen des optischen und mechanischen Systems 

reduzieren lassen, führen aber zu erheblich höheren Produktionskosten. 

3.5.3 Messergebnisse auf ebenem Spiegel  

Nach der in Kapitel 2.3.1 beschriebenen Vorgehensweise wurden fünf IOS-

Prototypen bezüglich der tatsächlich erzielbaren axialen Messgenauigkeit unter-

sucht. Hierzu wurden die mittleren Abweichungen zu jeweils bekannten Messabs-

tänden und das Rauschen der Abstandswerte selbst evaluiert. 

 

 

Abb. 57: Diagramm des statischen Tests auf einer ebenen Spiegelfläche für ein Exemplar 

des IOS-Prototypen. Blau: Mittlere Abweichung zum Sollabstand MA ± STD [µm]. Rot: Mittlere 

Reproduzierbarkeit der Einzelmessung MRE (Standardabweichung der gemessenen Höhen-

werte). 

 

Das Ergebnis dieser Untersuchung ist in Abb. 57 für einen untersuchten IOS-

Prototypen exemplarisch gezeigt. Auf der x-Achse sind die axialen Messabstände 

der Spiegelprobe zum Sensor aufgetragen. Auf der Y-Achse sind die absolute 

20 µm 

8 µm 
5 µm 
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Höhenabweichung (Quadrat/blau) und die Reproduzierbarkeit (Dreieck/Rot) für die 

verschiedenen Messhöhen aufgezeichnet. Aus der Grafik ist zu erkennen, dass 

sich die mittlere Abweichung von Sollabstand (MA) vornehmlich im Bereich zwi-

schen rund 8 µm bis 20 µm bewegt. Bei dem größten Abstand sinkt die Messge-

nauigkeit auf rund 30 µm ab. Die Standardabweichung der MA ist bis auf eine 

Ausnahme bei der Position 9,5 mm wenig auffällig. Die Ursache für die erhöhte 

Standardabweichung bei dieser Position konnte in fehlerhaft übertragenen Rohda-

tenbildern gefunden werden. Im späteren Verlauf der Rohdatenanalyse wurden 

diese Übertragungsfehler durch eine Überarbeitung der Kamerasoftware vermie-

den. Bei der Vermessung von Zähnen im Videomodus sind diese vergleichsweise 

hohen Abweichungen allerdings von geringer Bedeutung. Diese treten statistisch 

und nur sporadisch auf und können sehr gut mit Rauschfiltern detektiert und ent-

fernt werden. 

Weiterhin ist zu erkennen, dass die Reproduzierbarkeit im gesamten axialen 

Messbereich mit unter 5 µm erwartungsgemäß deutlich besser ist als die absolute 

mittlere Messgenauigkeit. Die Messerergebnisse für verschiedene IOS-Prototypen 

ist in Tabelle 12 aufgeführt. Diese Ergebnisse zeigen, dass die Messgenauigkeit 

für verschiedene Systeme auch unter dem Einfluss von realen Fertigungstoleran-

zen weitgehend ähnlich ist.  

 

Tabelle 12: Analyse von fünf Intraoralscannern (IOS-Prototypen) bezüglich der Reproduzier-

barkeit und Messgenauigkeit auf einem ebenen Spiegel. 

  
Mittlere Abweichung MA ± 

STD[µm] 

Mittlere Reproduzierbarkeit der Einzelmessung  

MRE [µm] 

IOS 1 15,8 ± 7,2 9,1 

IOS 2 15,7 ± 8,4 1,3 

IOS 3 23,2 ± 12,7 6,1 

IOS 4 14,6 ± 7,4 1,4 

IOS 5 14,8 ± 8,7 1,6 

 

Aufgrund der in Tabelle 12 gezeigten Ergebnisse ist die Analyse der Mess-

unsicherheit auf Zahnmodellen für des IOS-Prototypen sinnvoll. Mit einer mittleren 

Abweichung vom Sollwert von geringer als 23,2 µm ± 12,7 µm und einer mittleren 

Reproduzierbarkeit der Einzelmessung von 9 µm oder besser zeigen alle IOS-
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Prototypen vergleichbar gute Ergebnisse. Wie erwartet wird hier eine deutlich hö-

here axiale Messgenauigkeit gezeigt als die sehr konservative Abschätzung zur 

axialen Auflösung in den Kapiteln 3.4.4 und 3.5.2. Es muss jedoch davon ausge-

gangen werden, dass die hier gezeigte Messgenauigkeit aufgrund des extrem 

guten Signal-Rausch-Verhältnisses und des sehr geringen Probeneinflusses (kei-

ne Probenkippung, vernachlässigbare Oberflächenrauheit) das Optimum für eine 

Einzelmessung darstellt. Trotz der guten Messgenauigkeit muss in der realen An-

wendung aufgrund der zusätzlichen äußeren Faktoren ein schlechteres Ergebnis 

erwartet werden. So spielen zum Beispiel die Remissionseigenschaften der Probe, 

die Oberflächenneigung sowie Oberflächenstruktur und Bewegungsartefakte 

während der Messung eine entscheidende Rolle für die Messgenauigkeit. Neben 

den verschlechternden Faktoren (z.B. Oberflächenneigung, Volumen- und Ober-

flächenstreuung) können aber andere Maßnahmen, wie Wiederholmessungen aus 

unterschiedlichen Ansichten und eine intelligente Oberflächenrückführung auf Ba-

sis statistischer Plausibilitätsprüfung, zu einer Erhöhung der Messgenauigkeit füh-

ren. 

3.5.4 Messergebnisse auf dem Echtzahnmodell 

In dieser Arbeit nicht aufgeführten Voruntersuchungen hat sich gezeigt, dass die 

Vermessung realer und gut durchfeuchteter Zähne erheblich schwieriger ist als die 

Vermessung von Proben mit stärkerer Oberflächenstreuung und geringerem 

Glanz (z.B. mattes Metall, Gips). Aufgrund der vielversprechenden Ergebnisse 

bezüglich zur Messgenauigkeit auf ebenen Spiegelflächen wurden daher nach der 

in Kapitel 2.3.2 beschriebenen Vorgehensweise verschiedene Messreihen auf 

dem Echtzahnmodell aufgenommen.  

Anhand eines qualitativen Vergleichs der 3D-Daten der CT-Referenz und vom 

IOS-Prototypen fällt zunächst die wesentlich gröbere Rasterung der 3D-Daten im 

CT-Referenzdatensatz auf (vgl. Abb. 58: Kantenlänge einzelner Dreiecke von 

mehr als 100 µm zu rund 44 µm). Man könnte erwarten, dass durch eine geringere 

Kantenlänge der Dreiecke im Messdatensatz eine höhere Detailtreue erzielt wer-

den kann. Allerdings wurde bereits in einer Arbeit von Nedelcu [47] gezeigt, dass 

eine höhere Dreiecksdichte nicht zwangsläufig zu einer höheren durchschnittli-

chen Messgenauigkeit führt. 
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Abb. 58: Links: mit einem Intraoralscanner (IOS-Prototyp) aufgenommener 3D-Datensatz 

eines humanen Molaren bestehend aus rund 300.000 Dreiecken. Rechts: mit einem Mikro-CT 

(Computertomograph) aufgenommener Referenzdatensatz des identischen humanen Molars 

bestehend aus 41.000 Dreiecken. 

 

Zunächst wurde der erste Molar 26 fünfmal vermessen und die Reproduzierbarkeit 

ermittelt. Der Vergleich zur gemittelten Oberfläche zeigt eine weitgehend homoge-

ne Abweichung (links Abb. 59 links). Die Abweichungen in diesen Darstellungen 

sind farblich codiert, wobei grüne Areale eine Abweichung von kleiner ± 25,0 µm 

aufweisen, negative Abweichungen in Blautönen (-150,0 µm) und positive Abwei-

chungen in Gelb-, Orange- und Rottönen (+150,0 µm) dargestellt sind (vgl. Histog-

ramm). Die Messung zeigt an den steilen Präparationskanten und an Senken der 

okklusal ausgerichteten Flächen die maximalen Abweichungen. Die im Histog-

ramm dargestellte Fehlerverteilung ist in erster Näherung symmetrisch. Es ist zu 

erkennen, dass im Bereich der Präparationsgrenze fast ausschließlich sehr gute 

Reproduzierbarkeitswerte mit ± 25,0 µm (grün) gemessen wurden. An einzelnen 

44 µm 

107 µm 
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Stellen sind sowohl positive Abweichung mit rund + 40,0 µm (orange Kugel) als 

auch die maximale negative Abweichung mit bis zu – 50,0 µm (blaue Kugel links 

an der Präparationskante) sichtbar. Mit einer durchschnittlichen Abweichung von 

unter 5,6 µm ± 7,1 µm und einer maximalen absoluten Abweichung von kleiner 

50,0 µm wurde im hier gezeigten Fall eine gute Reproduzierbarkeit der mit dem 

IOS-Prototypen aufgenommenen Messwerte erzielt.  

 

  

Abb. 59: Darstellung der mit einem Intraoralscanner (IOS-Prototyp) auf einem Echtzahn (26) 

aufgenommenen Oberflächen. Gezeigt sind die farblich codierten 3D-Abweichungen der 

Oberflächendaten einer ausgewählten Aufnahme in Bezug zu einem Referenzdatensatz. 

Links: Abweichungen von einer aus fünf Messungen gemittelten Messung (Reproduzierbar-

keit). Rechts: Abweichung zu einem CT-Referenzdatensatz.  

 

Die rechts in Abb. 59 exemplarisch Abbildung einer 3D-Messungen zeigt die örtli-

che Fehlerverteilung einer Einzelmessung zum CT-Referenzdatensatz. Die größte 

Abweichung ist erneut an den steilen approximalen Präparationsflächen auszu-

machen. Abweichungen treten sowohl an stark gekrümmten und steilen Abschnit-

ten als auch an flachen Passagen der Oberfläche auf. Aus dieser Betrachtung 

heraus ist eine reine geometrieabhängige Fehlerentstehung nicht abzuleiten. 

Vielmehr müssen hier weitere Einflussfaktoren wie Aufnahmerichtung, Reflexions-

grad der Oberfläche und Abstand des IOS während der Aufnahme in Betracht ge-

zogen werden. Die durchschnittliche positive und negative Abweichung zum CT-
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Referenzdatensatz liegt im gezeigten Fall bei + 33,1 µm und - 27,4 µm und die 

Standardabweichung beträgt 37,8 µm. Die maximale positive und negative Abwei-

chung mit + 171,0 µm bzw. – 218,0 µm ist an der mesialen Präparationsflanke und 

der palatinalen Präparationskante auszumachen.  

Aus den 3D-Vergleichen aller fünf Messungen zum CT-Referenzdatensatz wurde 

für den Molar 26 eine Abweichung bzw. Messgenauigkeit von - 2,8 µm ± 48,3 µm 

ermittelt. Die beobachtete maximale Abweichung bei diesen Datensätzen betrug 

+ 282,4 µm. Die mittlere absolute Abweichung zur CT-Referenz liegt bei rund 

38,0 µm. Die Auswertung der Datensätze nach dem (25%- 75 %) / 2 Perzentil 

(siehe Kapitel 2.3.2) ergeben für diese Messreihe eine mittlere absolute Abwei-

chung von der CT-Referenz von 31,8 µm ± 3,6 µm (Genauigkeit). Die Reprodu-

zierbarkeit, gekennzeichnet durch die Abweichung aller Messwerte zur gemittelten 

Referenzoberfläche, liegt für den Molar 26 bei - 0,3 µm ± 23,0 µm. 

 

Abb. 60: Box-Whisker-Plot der 3D-Abweichungen bei der Vermessung des humanen Mola-

ren 26. Links: Abweichung der Einzelmessungen von der gemittelten Messung. Rechts: Ab-

weichungen der Einzelmessungen vom CT-Referenzdatensatz (CT: Computertomograph). 

 



Ergebnisse 

 

128 

 

In Abb. 60 ist der Box-Whisker-Plot aller Abweichungen der gemessenen 3D-

Datensätze des Molaren 26 zur CT-Referenz und zur gemittelten Referenzfläche 

in den Grenzen des 99,5%- und 0,05%-Perzentils dargestellt. Beide Verteilungen 

liegen näherungsweise symmetrisch um den Mittelwert und Median. Die größten 

Abweichungen vom gemittelten 3D-Datensatz liegen bei rund ± 90,0 µm, jedoch 

50% der Werte zeigen eine geringere Abweichung als ± 10,0 µm. Die maximalen 

Abweichungen vom CT-Referenzdatensatz sind geringer als ± 130,0 µm 

(+ 120,0 µm / - 130,0 µm) und 50% der gemessenen Werte zeigen eine Abwei-

chung geringer als ± 35,0 µm (+ 35,0 µm / - 35,0 µm). Die geringe durch-

schnittliche Verschiebung der Mittelwerte deutet auf einen leichten systematischen 

Messfehler hin, der durch die hohe Messunsicherheit im Referenzdatensatz 

(50µm) aber auch systematische Messfehler des IOS-Prototypen erklärt werden 

kann.  

 

 

Abb. 61: Reproduzierbarkeit der mit einem Intraoralscanner (IOS-Prototyp) auf einem Gips-

zahn (26) aufgenommenen Oberflächendaten. Gezeigt sind die farblich codierten 3D-

Abweichungen der Oberflächendaten einer Aufnahme relativ zu dem aus fünf Aufnahmen 

gemittelten Oberflächendatensatz (durchschn. Abweichung = + 3,4 µm / -3,6 µm, Standard-

abweichung = 4,7 µm, maximale absolute Abweichung = + 46,4 µm / - 36,0 µm). 

 

Um eine Abschätzung über den Materialeinfluss zu erlangen und somit eine erste 

Vergleichbarkeit zu Studienergebnissen bezüglich der Reproduzierbarkeit von 
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Messungen an Gipsmodellen zu erhalten, wurden fünf Wiederholmessungen an 

einem Gipsmodell (Molar 26) durchgeführt. In Abb. 61 sind die farblich kodierten 

3D-Abweichungen zum mittleren gemessenen 3D-Datensatz für einen Messda-

tensatz exemplarisch gezeigt. Die dort dargestellten mittleren Abweichungen be-

tragen durchschnittlich + 3,4 µm und - 3,6 µm und besitzen eine Standardabwei-

chung von 4,7 µm auf. Die maximalen positiven und negativen Abweichungen 

betragen +46,4 µm bzw. -36,0 µm.  

Die für alle Messungen ermittelte Reproduzierbarkeit, gekennzeichnet durch die 

mittlere Abweichung aller Messwerte zur gemittelten Oberfläche, ist mit 

0,5 µm ± 6,2 µm ähnlich zu den Messungen auf dem Echtzahnmodell. Es fällt 

allerdings auf, dass die Standardabweichung um rund den Faktor 3,7 besser ist. 

Die beobachtete maximale Abweichung bei diesen Datensätzen betrug 328,5 µm. 

In Abb. 60 ist der Box-Whisker-Plot aus allen gemessenen 3D-Datensätzen des 

Molaren 26 gezeigt, mit dem 99,5%- und dem 0,05%- Perzentil als Grenzen.  

 

 

Abb. 62: Box-Whisker-Plot der 3D-Abweichungen bei der Vermessung des Molaren 26 in 

einem Gipsmodell. Abweichung der Einzelmessungen von der gemittelten Messung. 

 

Die Verteilung ist auch hier näherungsweise symmetrisch um den Mittelwert und 

Median der Abweichungen. Die Abweichungen bei der Reproduzierbarkeit von 
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unter ± 19,0 µm bzw. unter ± 4,5 µm (50%- Perzentil) sind weniger als halb so 

groß wie bei den Messungen auf dem Echtzahnmodell. Die auf dem Gipsmodell 

aufgenommenen Daten wurden nicht mit dem CT-Referenzdatensatz verglichen, 

da die Fehlergröße der klassischen Abformung unbekannt und die Fehlergröße 

der digitalen Aufnahme mit dem IOS-Prototypen daher nicht getrennt betrachtet 

werden kann.  

 

Im nächsten Schritt wurde der Scanbereich der Messung erweitert. Es wurden 

Messungen an eine Zahnreihe des Echtzahnmodells durchgeführt, die sich vom 

Prämolaren 24 bis zum Molaren 26 mit nahezu hälftiger Abdeckung der jeweilig 

benachbarten Zähne 23 und 27 erstreckten. Die vermessene Zahnreihe weist eine 

Lücke beim Zahn 25 auf, was erhöhte, aber reale Ansprüche an die Zusammen-

führung der Einzeldatensätze während der Messung stellt. Zusätzlich wird die Da-

tenzusammenführung durch die für eine Brückenkonstruktion präparierten Zähne 

(24,26) und geringeren charakteristischen Strukturen (z.B. fehlen von Fissuren) 

erschwert. Der 3D-Vergleich zum gemittelten Datensatz ist in Abb. 63 oben ge-

zeigt. Zum gemittelten 3D-Datensatz beträgt die mittlere positive und negative 

Abweichung + 11,0 µm bzw. - 11,4 µm. Die Standardabweichung beträgt 15,1 µm. 

Die maximale positive und negative Abweichung beträgt + 203,0 µm bzw. 

- 181,3 µm. Für die örtliche Verteilung der Fehler ist hier ebenfalls keine eindeuti-

ge strukturabhängige Aussage möglich. Allerdings ist auch hier eine Anhäufung 

höherer Abweichungen an Flächen mit hoher Steilheit und hoher Krümmung zu 

vermerken. An der Präparationsgrenze des Molaren 26 betragen die Abweichun-

gen häufig rund ± 25,0 µm und sind damit etwas höher als bei der Einzelzahnve-

rmessung. Am Prämolar 24 sind drei Bereiche mit erhöhter Abweichung von rund 

+ 55,0 µm bis +100,0 µm auszumachen. 

Die Abweichung einer Einzelmessung zum CT-Referenzdatensatz ist in der Mitte 

von Abb. 63 gezeigt. Zunächst ist es positiv zu bewerten, dass bei der Erweiterung 

des Scanbereichs von einem Einzelzahn auf eine Länge von rund vier Zähnen 

trotz strukturarmer Geometrie keine eindeutig sichtbare globale Abweichung (Ver-

zerrung) der Messdaten im Vergleich zur CT-Referenz auftritt. 
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Abb. 63: Darstellung der mit einem Intraoralscanner (IOS-Prototyp) auf einer Echtzahnreihe 

(24-26) aufgenommenen Oberflächen. Gezeigt sind die farblich codierten 3D-Abweichungen 

der Oberflächendaten einer ausgewählten Aufnahme in Bezug zu einem Referenzdatensatz. 

Oben: Abweichungen von einer aus fünf Messungen gemittelten Messung (Reproduzierbar-

keit). Mitte: Abweichung zu einem CT-Referenzdatensatz. Unten. Detailaufnahme der Abwei-

chungen zu einem CT-Referenzdatensatz. (CT: Computertomograph) 

 

In den Fissuren des Molaren 27 und auf der okklusalen Fläche des Prämolaren 24 

sind relativ hohe negative Abweichungen zu erkennen. Bei detaillierter, einzelner 
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Betrachtung der 3D-Datensätze fällt auf, dass der Detailgrad der Messung vom 

IOS-Prototypen höher ist als der vom CT-Referenzdatensatz. Es erscheint sehr 

unwahrscheinlich, dass die im IOS Scan gezeigten tieferen Strukturen zufällig ent-

standen sind. Man kann also davon ausgehen, dass der Detaillierungsgrad des 

CT-Referenzmodells nicht ausreicht, um die tatsächlich vorhandenen Strukturen 

wahrheitsgetreu abzubilden (siehe Abb. 64) und sich dadurch artifizielle Abwei-

chungen zwischen dem Mess- und dem Referenzdatensatz ergeben. 

In dem gezeigten Fall liegen die mittleren Abweichungen zur CT-Referenz bei 

+ 37,0 µm und - 41,2 µm und haben eine Standardabweichung von 50,1 µm. Die 

maximale positive und negative Abweichung beträgt + 676,7 µm und - 430,8 µm, 

die wie in der Detailaufnahme gezeigt allerdings in klinisch nicht relevanten Ab-

schnitten der 3D-Oberfläche liegen (blaue und rote Kugel). Auffällig ist die leicht 

asymmetrische Schwerpunktlage des Histogramms, was auf eine erhöhte syste-

matische Abweichung schließen lässt. Als Ursache sind hier der schon beschrie-

bene limitierte Detailgrad der CT-Referenz aber auch Fehler (Registrierfehler) in 

der Zuordnung der Einzelscans und systematische Messfehler des IOS wahr-

scheinlich. 

Die Genauigkeit des IOS-Protoptypen, gekennzeichnet durch die mittlere Abwei-

chung aller Messwerte zum CT-Referenzdatensatz, liegt auf der Zahnreihe 24 - 26 

bei - 13,1 µm ± 57,6 µm. Die Reproduzierbarkeit, gekennzeichnet durch die 

mittlere Abweichung aller Messwerte zur gemittelten Oberfläche, liegt bei 

- 0,04 µm ± 20,7 µm. Die maximale absolute Abweichung bei diesen Datensätzen 

beträgt 996,6 µm. 

 

   

Abb. 64: Visueller Vergleich des Detaillierungsgrades bei 3D-Aufnahmen des Echtzahnmo-

dells mit einem Mikro-CT (Computertomograph) und mit einem Intraoralscanner (IOS-

Prototyp).  

IOS-Prototyp IOS-Prototyp Mikro-CT Mikro-CT 
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Die Auswertung der Datensätze nach dem (10% - 90%)/2-Perzentil (siehe Kapitel 

2.3.2) ergeben für diese Messreihe eine mittlere absolute Abweichung von der CT-

Referenz von 66,0 µm ± 7,6 µm (Genauigkeit), sowie eine mittlere absolute Ab-

weichung von gemittelten Datensatz in Höhe von 22,9 µm ± 7,4 µm (Reproduzier-

barkeit). Die Berechnung nach dem (20% - 80%)/2-Perzentil ergibt für den identi-

schen Datensatz mittlere absolute Abweichung von der CT-Referenz von 

43,3 µm ± 6,8 µm (Genauigkeit), sowie eine mittlere absolute Abweichung vom 

gemittelten Datensatz in Höhe von 14,0 µm ± 4,8 µm (Reproduzierbarkeit). 

In Abb. 65 ist der Box-Whisker-Plot aus allen gemessenen 3D-Datensätzen der 

Zahnreihe 24 bis 26 gezeigt, mit dem 99,5 %- und dem 0,05 %- Perzentil als 

Grenzen. 

 

 

Abb. 65: Box-Whisker-Plot der 3D-Abweichungen bei der Vermessung des Zahnreihe 24 bis 

26 des Echtzahnmodells. Links: Abweichung der Einzelmessungen von der gemittelten 

Messung. Rechts: Abweichungen der Einzelmessungen vom CT-Referenzdatensatz. (CT: 

Computertomograph) 
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Beide Verteilungen sind näherungsweis symmetrisch um den Mittelwert und Me-

dian. Die größten Abweichungen vom gemittelten 3D-Datensatz liegen bei rund 

± 68,0 µm und 50% der Werte zeigen geringere Abweichung als ± 10,0 µm. Die 

maximalen Abweichungen vom CT-Referenzdatensatz sind geringer als 

± 200,0 µm (+ 134,0 µm / - 20,0 µm) aber 50% der gemessenen Werte zeigen 

eine Abweichung geringer als ± 45,0 µm (+ 20,0 µm / - 45,0 µm). Die Werte in den 

Grenzen des 99,5%-0,05%-Perzentils zeigen einen Genauigkeitsverlust gegen-

über der Einzelzahnmessung, wobei innerhalb des 25%-75%-Perzentils kein bzw. 

nur ein deutlich schwächerer Anstieg zu vermerken ist. Auch hier ist die Verschie-

bung des Mittelwerts und Median wie auch zuvor durch den limitierten Detailgrad 

der CT-Referenz und systematische Registrierfehler die wahrscheinliche Ursache. 

 

 

Abb. 66: Mit einer Cercon Brain Fräsmaschine gefertigtes Brückengerüst aus Zirkonoxid 

(3D-Datensatz des Intraoralscanners (IOS-Prototyp). 

 

Als Pilottest wurden aus einem beliebigen Datensatz der Zahnreihe 24 - 26 drei 

Brückengerüste aus Zirkonoxid mit einer Cercon Brain Fräseinheit von der Firma 

Degudent erstellt (siehe Abb. 66). Hierbei wurde an den Datensätzen keinerlei 

Fehlerkorrektur vorgenommen. Diese Gerüste wurden auf das Echtzahnmodell 

aufgesetzt, zwei Zahnärzten vorgeführt und von diesen als klinisch verwertbar 

eingestuft. 

 

Im weiteren Verlauf wurden die drei Molaren des Echtzahnmodells 26 - 28 ver-

messen. Die Herausforderung bei der Vermessung dieser Zahnreihe liegt zum 
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einen in den steilen Präparationsflanken der Inlay-Präparation des Zahns 28 und 

dem sehr geringen Abstand der approximalen Präparationsgrenze zum Molar 27 

sowie dem damit verbundenen Unterschnitt an der mesialen Präparationskante 

der Inlay-Präparation. Mit dem IOS-Prototypen ist möglich auch in dem teilweise 

weniger als 500 µm breiten Spalt, selbst im Bereich des Unterschnitts Daten auf-

zunehmen und eine weitgehend lückenlose Vermessung zu erhalten (siehe Abb. 

67). 

 

  

Abb. 67: Abbildung eines mit dem Intraoralscanners (IOS-Prototyp) aufgenommenen 3D-

Datensatzes an einer Inlay-Präparation eines Echtzahnmodells. 

 

Die vollständige Vermessung der nahezu senkrecht verlaufenden Präparations-

kanten der Inlay-Präparation ist lückenlos möglich (siehe Abb. 68). Größere Ab-

weichungen zum gemittelten 3D-Datensatz sind auch hier an steilen Flanken (pa-

latinale Präparationsfläche des Molars 26) und Flächen mit starker Krümmung 

(z.B. palatinal-distale Ecke der Inlay-Präparation, Fissuren an Molar 27) auszuma-

chen. 

Der Vergleich der Messdaten zu dem gemittelten Messdatensatz zeigt im bei-

spielhaft dargestellten Fall eine mittlere positive und negative Abweichung von 

+ 7,4 mm und - 8,8 µm sowie eine Standardabweichung von 10,6 µm (oben Abb. 

68). Die maximal positive und negative Abweichung beträgt hier + 88,0 µm und -

 87,8 µm. In diesem Fall wurde festgestellt, dass die Maximalabweichungen in kli-

nisch irrelevanten Bereichen lokalisiert sind. Die hohen Abweichungen sind da-

durch zu erklären, dass die Datensätze aufgrund der unterschiedlichen Triangulie-
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rung an den Rändern nicht auf die exakt gleiche Größe zugeschnitten werden 

können. In diesem Fall kommt es häufig vor, dass die Abweichung zum dann 

„nächstmöglichen“ Oberflächenpunkt berechnet wird, der allerdings keine tatsäch-

liche örtliche Korrelation zu dem Testpunkt aufweist. 

 

 

Abb. 68: Darstellung der mit einem Intraoralscanner (IOS-Prototyp) auf einer Echtzahnreihe 

(26-28) aufgenommenen Oberflächen. Gezeigt sind die farblich codierten 3D-Abweichungen 

der Oberflächendaten einer ausgewählten Aufnahme in Bezug zu einem Referenzdatensatz. 

Oben: Abweichungen von einer aus fünf Messungen gemittelten Messung (Reproduzierbar-

keit). Unten: Abweichung zu einem CT-Referenzdatensatz. (CT: Computertomograph) 
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In Abb. 68 (unten) sind die Abweichungen der Messwerte zum CT-Referenz-

datensatz für eine Einzelmessung gezeigt. Es ist deutlich zu sehen, dass die grö-

ßeren Abweichungen mit über ± 100,0 µm an den Flanken der Inlaypräparation, 

den Fissuren am Molar 27 und an der distalen Präparationsflanke der Molars 26 

anzutreffen sind. In dem gezeigten Fall liegen die mittleren Abweichungen zur CT-

Referenz bei + 44,6 µm und - 57,0 µm. Die Messdaten haben eine Standardab-

weichung von 66,9 µm zu CT-Referenz. Die maximale positive und negative Ab-

weichung lag hier bei + 380,0 µm und - 569,7 µm. In dem gezeigten Fall sind die-

se in klinisch relevanten Regionen, der approximalen Präparationskante des 

Zahns 28 und in der Fissur des Molaren 27 lokalisiert. 

 

Die hohen Abweichungen an den Fissuren lassen sich eindeutig durch den gerin-

geren Detaillierungsgrad der Referenzmessung erklären (siehe Abb. 69). Zwar 

liegt nahe, dass diese Abweichungen mit hoher Wahrscheinlichkeit schlechter 

darstellt werden als sie wirklich sind, jedoch kann dies nicht mit Bestimmtheit 

nachgewiesen werden.  

 

    

Abb. 69: Visueller Vergleich des Detaillierungsgrades bei 3D-Aufnahmen des Echtzahnmo-

dells mit einem Mikro-CT (Computertomograph) und mit einem Intraoralscanner (IOS-

Prototyp). 

 

Etwas anders stellt sich die Situation bei der Abweichung an der Inlay-Präparation 

dar. Im CT-Referenzdatensatz ist hier deutlich eine Mulde zu erkennen, die sogar 

einen starken Unterschnitt beinhaltet (zweites Bild von rechts in Abb. 69, roter 

Pfeil). Da die Präparation eines solchen Unterschnitts unmöglich ist, muss von 

einem Artefakt im CT-Datensatz ausgegangen werden. An dieser Stelle führt dies 

zu einer Fehlbewertung des maximalen Messfehlers des IOS-Prototypen. Die 

Mikro-CT IOS-Prototyp Mikro-CT IOS-Prototyp 
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Ausdehnung der IOS-Aufnahme des Molaren 26 ist in mesial-distaler Richtung 

verlängert, was an der verhältnismäßig geringen Abweichung an der mesialen und 

größeren Abweichung an der distalen Präparationskante zu sehen ist. Diese Ab-

weichung lässt sich am wahrscheinlichsten durch Fehler bei der Zusammenset-

zung der Einzeldatensätze erklären. 

Die Genauigkeit des IOS-Protoptypen, gekennzeichnet durch die mittlere Abwei-

chung aller Messwerte zum CT-Referenzdatensatz, lag auf der Zahnreihe 26 - 28 

bei - 17,9 µm ± 73,1 µm. Die Reproduzierbarkeit, gekennzeichnet durch die mittle-

re Abweichung aller Messwerte zur gemittelten Oberfläche, lag bei 

0,2 µm ± 17,6 µm. Die beobachtete maximale absolute Abweichung bei diesen 

Datensätzen betrug 1,3 mm. 

Die Auswertung der Datensätze nach dem (10% - 90%)/2-Perzentil (siehe Kapitel 

2.3.2) ergeben für diese Messreihe eine mittlere absolute Abweichung von der CT-

Referenz von 84,6 µm ± 7,9 µm (Genauigkeit), sowie eine mittlere absolute Ab-

weichung vom gemittelten Datensatz in Höhe von 19,1 µm ± 6,6µm (Reproduzier-

barkeit). Die Berechnung nach dem (20% - 80%)/2-Perzentil ergibt für den identi-

schen Datensatz mittlere absolute Abweichung von der CT-Referenz von 

55,5 µm ± 4,3 µm (Genauigkeit), sowie eine mittlere absolute Abweichung von 

gemittelten Datensatz in Höhe von 11,9 µm ± 4,3 µm (Reproduzierbarkeit). 

 

Die Abb. 70 zeigt den Box-Whisker-Plot aus allen Abweichungen des gemessenen 

3D-Datensätze der Zahnreihe 26 bis 28, mit dem 99,5 %- und dem 0,05 %- Per-

zentil als Grenzen. Die Verteilungen zur Genauigkeit und Reproduzierbarkeit sind 

näherungsweise symmetrisch um den Mittelwert und Median. Die größten Abwei-

chungen vom gemittelten 3D-Datensatz liegen bei rund ± 57,0 µm und 50% der 

Werte zeigen geringere Abweichung als ± 10,0 µm. Die maximalen Abweichungen 

vom CT-Referenzdatensatz sind geringer als ± 296,0 µm (+ 161,6 µm / -

 296,6 µm) und 50% der gemessenen Werte zeigen eine Abweichung geringer als 

± 61,0 µm (+ 26,7 µm / - 60,8 µm). 
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Abb. 70: Box-Whisker-Plot der 3D-Abweichungen bei der Vermessung des Zahnreihe 26 bis 

28 des Echtzahnmodells. Links: Abweichung der Einzelmessungen von der gemittelten 

Messung. Rechts: Abweichungen der Einzelmessungen vom CT-Referenzdatensatz. (CT: 

Computertomograph)  

 

Im Vergleich zur Messung der ersten Zahnreihe sind die Abweichungen bezüglich 

der Reproduzierbarkeit nahezu identisch. Für die Genauigkeit ergeben sich hier 

schlechtere Ergebnisse, die jedoch durch die bereits angeführten Ausführungen 

zu erklären sind. Für die Abweichungen zur CT-Referenz zeigt sich im Vergleich 

zur ersten Zahnreihe eine höhere systematische Messabweichung in der Ver-

schiebung des Mittelwerts auf knapp - 18,0 µm. 
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3.5.5 Messergebnisse auf einem Kugelmodell 

Aufgrund der bereits unter 2.3.2 erwähnten und unter 3.5.4 gezeigten vergleichs-

weise hohen lokalen Messunsicherheit im digitalen CT-Referenzmodell, wurden 

Messungen an einem Zahnmodell mit in Ort und Geometrie präzise vermessenen 

volumenstreuenden Referenzstrukturen (Keramikkugeln) durchgeführt.  

Das Zahnmodell selbst wurde aus einem volumenstreuenden Material gefertigt 

und mit Klarlack lackiert, sodass eine ähnliche Qualität der Rohdaten und 3D-

Daten (z.B. Messunsicherheit, Ausfallrate von Messpunkten, Dynamik der Signal-

höhe) im Vergleich zu Messungen auf echtem feuchten Zahnproben vorlag. Das 

Modell wurde an drei unterschiedlichen Tagen jeweils dreimal vermessen (n = 9). 

Da die Kugeln alle nahezu den identischen Durchmesser (Durchmesservariation 

und Sphärenabweichung < 0,5 µm) aufweisen, ergibt sich bei der Erhebung der 

Kugelabweichung und Kugeldurchmesser eine Wiederholung der Messung von 

n = 39. 

 

 

Abb. 71: Beispielhafte Darstellung einer 3D-Aufnahme des Kugelmodells aus Epoxidharz 

mit Keramikkugeln. An die Kugeloberflächen sind bereits ideale Kugelmodelle angepasst, 

mit denen der Kugeldurchmesser und die Kugelabstände ermittelt werden können.  

 

Wie in Kapitel 2.3.3 erklärt, wurden die Durchmesser der vier Kugeln einzeln aus 

den Messdatensätzen ermittelt und die Abweichungen in einem Box-Whisker-Plot 

aufgetragen (siehe Abb. 71 und oben in Abb. 72). Es ist zu erkennen, dass die 
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Kugeldurchmesser im Mittel um rund 36,6 µm ± 22,3 µm zu groß gemessen wur-

den. Die maximale und minimale Abweichung vom Nominaldurchmesser liegt zwi-

schen rund bzw. -0,6 µm (0,05 %-Perzentil) und 92,3 µm (99,95%-Perzentil).  

 

Abb. 72: Oben: Abweichung der mit dem Intraoralscanner (IOS-Prototyp) gemessenen 

Kugeldurchmesser von den taktil gemessenen Durchmessern auf dem Kugelmodell (Al2O3-

Kugeln mit 4 mm Durchmesser). Unten: 3D-Abweichungen der mit dem IOS-Protoyten 

gemessenen Kugeln zu einer idealen Kugel mit exaktem Durchmesser. 
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Die 3D-Messungen der Kugeln wurden neben dem Merkmal des Kugeldurch-

messers auch auf die 3D-Abweichungen zu einer idealen Kugel untersucht. Hierzu 

wurden eine Kugel mit dem idealen Durchmesser von 4 mm in jede einzelne ge-

messene Kugel mit der Methode der geringsten Fehlerquadrate eingepasst und 

die jeweiligen Abstände der gemessenen Kugeln zur Idealkugel berechnet. Die 

mittlere positive und negative Abweichung betrug hierbei + 17,2 µm und - 14,6 µm, 

die mittlere absolute Abweichung demnach 15,9 µm. Die mittlere Abweichung aller 

Messungen lag bei 5,9 µm ± 23,3 µm und die maximal positive sowie negative 

Abweichung betrug rund + 100 µm (99,95%-Perzentil) bzw. rund - 112 µm (0,05%-

Perzentil) (siehe unten in Abb. 72 ).  

 

Im weiteren Verlauf wurden die gemessenen Kugelabstände mit den Referenz-

werten aus einer taktilen Vermessung verglichen und ebenfalls in einem Box-

Whisker-Plot aufgezeichnet (siehe Abb. 73). Die Kugelabstände sollen unter-

schiedliche Spannweiten für z.B. Brückenkonstruktionen simulieren, wobei die 

Messstrecken entlang des Zahnbogens länger sind als die hier evaluierten Direkt-

abstände. So repräsentiert der Abstand 12 und der Abstand 24 mit einem Nenn-

maß von 48,8787 mm bzw. 48,0856 mm die erwartete Längenabweichung bei der 

Vermessung eines Quadranten mit 8 Zähnen. Der Abstand 23 erstreckt sich über 

vier Zähne, besitzt ein Nennmaß von 23,0306 mm und wurde als Messstrecke 

gewählt, da davon ausgegangen wurde, dass es beim Übergang vom Scheide-

zahn zu den Prämolaren eine erhöhte Wahrscheinlichkeit von Registrierfehlern 

durch den Richtungswechsel und die geringere laterale Ausdehnung des Scheide-

und Eckzahns kommen kann. Als Messgröße für die Längenabweichung einer 

fünfgliedrigen Brücke wurde der Abstand 34 mit einem Nennmaß von 30,411 mm 

gewählt. Die Abstände 13 und 14 mit den Nennmaßen 54,0546 mm und 

50,0546 mm wurden ausgewählt, um größer Spannweiten wie einen ¾ Kiefer und 

einen Vollkiefer zu evaluieren. 
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Abb. 73: Absolute Abweichungen gemessener Kugelabstände der IOS-Aufnahmen zu einer 

taktilen Referenzaufnahme. Die Nennabstände betragen: Abst. 12 = 48,88 mm; 

Abst. 13 = 54,81mm; Abst. 14 = 50,06 mm; Abst. 23 = 23,03 mm; Abst. 24= 48,09 mm; 

Abst. 34 = 30,41 mm. (IOS: Intraoralscanner) 

 

Im Box-Whisker-Plot ist zu erkennen, dass die Abweichungen mit steigender Ent-

fernung entlang der Krümmung des Zahnbogens deutlich ansteigen. Die mittlere 

Abweichung für alle Abstände liegt zwischen rund - 17,6 µm und 45,9 µm. Bei Ab-

ständen mit weniger als fünf Zähnen (A23 und A34) liegen die Abweichungen für 

80% der Messwerte im Intervall zwischen - 57 µm bis + 62 µm bzw. - 81 µm bis 

57 µm. 50% der Messwerte liegen bei diesen Abständen zwischen - 12,7 µm bis 

38 µm sowie - 50 µm bis 18,5 µm. Für Entfernungen von acht Zähnen zeigen sich 

höhere maximale Abweichungen mit - 71,2 µm bis 144 µm und - 144 µm bis 

237 µm.  

Für die mittleren Abweichungen der gemessenen Abstände von den Referenz-

werten wurde das Konfidenzintervall berechnet (siehe Tabelle 13). Hierbei zeigt 
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sich, dass die mittlere Längenabweichung für Zahnreihen mit weniger als fünf 

Zähnen mit - 51,29 µm und + 37,16 µm aus klinischer Sicht akzeptabel ist.  

 

Tabelle 13 Vorzeichenbehaftete Abweichung der mit einem IOS-Prototypen gemessenen 

Kugelabstände im Vergleich zu einer Referenzmessung mittels einer Koordinaten-

Messmaschine. (IOS: Intraoralscanner, STD: Standardabweichung) 

 
A12 A13 A14 A23 A24 A34 

Nennabstand [mm] 48,88 54,81 50,05 23,03 48,086 30,41 

Anzahl Zähne 8  12  16  4  8  5  

Mittlere Abweichung 

[µm] 
45,91 -17,64 18,53 6,18 41,17 -13,97 

STD [µm] 72,49 178,93 320,23 37,16 146,87 23,35 

CI (95%) [µm] 

(t=0,95;n=9; k=2,306) 

[-9,81; 

101,63] 

[-155,21; 

119,93] 

[-227,62; 

264,68]  

[-24,80; 

37,16] 

[-64,53; 

146,87] 

[-51,29; 

23,35] 

 

Zum Vergleich mit den in Kapitel 1.3 angeführten Studienergebnissen wurde der 

absolute Mittelwert und die Standardabweichung, sowie das Konfidenzintervall 

(CI 95%) aus den Beträgen der Abstandsabweichungen berechnet und in Tabelle 

14 aufgelistet.  

 

Tabelle 14: Absolute Abweichung der mit einem IOS-Prototypen gemessenen Kugelabstän-

de im Vergleich zu einer Referenzmessung mittels einer Koordinaten-Messmaschine. (IOS: 

Intraoralscanner, STD: Standardabweichung) 

Abstand A12 A13 A14 A23 A24 A34 

Nennabstand [mm] 48,88 54,81 50,05 23,03 48,086 30,41 

Anzahl Zähne 8  12  16  4  8  5  

Mittlere abs. Abwei-

chung [µm] 
74,76 155,68 240,56 31,22 119,57 40,85 

STD [µm] 42,10 90,03 212,18 26,22 79,43 29,72 

CI (95%) [µm] 

(t=0,95;n=9; k=2,306) 

[42,4; 

107,12] 

[86,47; 

224,88] 

 [403,65; 

77,46] 

[11,06, 

51,38] 

[58,51; 

180,62] 

[18,0; 

63,69] 
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4 Diskussion 

Anhand der theoretischen und experimentellen Charakterisierung des IOS-

Prototypen wurde nach aktuellem Kenntnisstand mit dieser Arbeit erstmalig nach-

gewiesen, dass die Realisierung eines IOS auf der Basis chromatisch konfokaler 

Abstandsmessung möglich ist. 

4.1 Systemauslegung und Systemeigenschaften 

Die chromatisch konfokale Multispotmessung ermöglicht eine videobasierte, pu-

derfreie Aufnahme und bietet den Vorteil, dass der IOS im Gegensatz zu 

bestehenden konfokal messenden IOS ohne bewegliche mechanische Bauele-

mente aufgebaut werden kann. Dies bietet Vorteile bezüglich der Langzeitstabilität 

des IOS und verhindert die Vibration des IOS-Handstücks.  

 

Es wurde gezeigt, dass die im Systemdesign festgelegten und in der optischen 

Simulation vorausberechneten Sensoreigenschaften (z.B. Messbereich, Abbil-

dungsqualität, Übertragungsfunktion) mit fertigungsbedingten Abweichungen er-

zielt werden. Mit der hier etablierten Methodik ist es nun möglich, chromatisch 

konfokale Multispot 3D-Sensoren mit hoher Sicherheit bezüglich ihrer Eigenschaf-

ten (z. B. Baugröße, Messgenauigkeit) kosten- und zeiteffizient auszulegen.  

 

Die Anforderungen an den IOS bezüglich der Sensorgeometrie, des Sensorge-

wichts und der Aufnahmegeschwindigkeit wurden erfüllt (32 x 5,5 x 5,7 mm³, 

550 g, 30 Hz). Mit Blick auf den rasanten Fortschritt der Sensorminiaturisierung 

anderer Hersteller und bereits auf dem Markt befindlicher IOS wären ein deutlich 

geringeres Sensorgewicht und ein kleineres Handstück für die Vermarktung aller-

dings von Vorteil. Hinsichtlich der Handstückgröße bietet sich der Vergleich mit 

dem Trios von 3Shape und dem iTero von Align Technology der ersten Generati-

on an. Da diese Systeme ähnlich groß und aktuell im klinischen Alltag eingesetzt 

werden, kann man davon ausgehen, dass bei der Verwendung des IOS-Proto-

typen im geplanten Anwendungsumfeld keine Einschränkungen bestehen. In An-

betracht der teilweise ohnehin geringen Platzverhältnisse eines Behandlungs-

raums würde ein System mit deutlich kleinerem Rollwagen (Basisstation) 
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sicherlich eine größere Akzeptanz finden, sofern die sonstige Funktionalität des 

IOS dadurch nicht beeinträchtigt wird. Die Basisstation ist im Vergleich zu den ak-

tuellen Systemen, wie iTero Element, Cerec OmniCam und 3Shape Trios konkur-

renzfähig, wobei auch bei diesen Herstellern die Entwicklung zu sehr kleinen Ba-

sisstationen schnell voranschreitet.  

 

Da mit aktuellen Systemen in vivo Behandlungszeiten zwischen 11 min und 

18 min (Oberkiefer) [7] bzw. 20 min (Ober-, Unterkiefer und Bissregistrierung) [23] 

erzielt werden, ist die mit dem entwickelten IOS-Prototypen benötigte reine Auf-

nahmezeit von rund 39 Sekunden für sechs Zähne (Epoxidharzmodell) und 

55 Sekunden für einen Vollkiefer (Gipsmodell) sehr kurz. Zwar muss die benötigte 

Aufnahmezeit in einer umfassenderen in vivo Studie weiter untersucht werden, 

doch erscheint sie im Vergleich zu anderen IOS konkurrenzfähig oder überlegen 

(Aufnahmezeit an einem dentalen Studienmodell: einzelnes Abutment: < 6 min, 

Prothesenpräparation kurze Spannweite: < 7 min, Vollkiefer: < 21 min, [49]; Ober-

kiefer Gipsmodell: Aufnahmezeit: 8 bis 12 min [5]). 

4.2 Messgenauigkeit und Reproduzierbarkeit des IOS-Prototypen 

Es wurde gezeigt, dass unter idealen Laborbedingungen eine mittlere Messge-

nauigkeit auf ebenen spiegelnden Flächen von 23,2 µm ± 12,7 µm erzielt werden 

kann. Diese Messgenauigkeit konnte bei echten Zähnen allerdings nicht realisiert 

werden, da Probeneigenschaften (z. B. Geometrie, Material) realer Zahnoberflä-

chen und Messartefakte durch die Sensor- und Probenbewegung einen deutlichen 

Einfluss auf die Qualität und Korrektheit der Messsignale haben.  

 

Die experimentell mit dem IOS-Prototypen erstellten 3D-Aufnahmen auf echten 

Zähnen zeigen ein qualitativ gutes Ergebnis und mehr Geometriedetails als die 

CT-Referenzdaten, sodass die Voraussetzung für eine puderfreie Aufnahme auf 

echten Zahnstrukturen gegeben ist. Die visuelle Begutachtung der 3D-Aufnahmen 

zeigt im Vergleich zum CT-Referenzdatensatz bei Spannweiten von bis zu vier 

Zähnen keine auffallenden Verzerrungen.  
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Berücksichtigt man zusätzlich die mit dem IOS-Prototypen gemessenen Ab-

standsabweichung von Referenzstrukturen im Vergleich zu Studienergebnissen 

mit aktuellen IOS, lässt sich eine gute Prognose zur Einsetzbarkeit des IOS-

Prototypen zumindest für Einzelpräparationen und Zahnreihen mit weniger als fünf 

Zähnen ableiten (siehe Tabelle 15, [38]). Mit Ausnahme des Lava COS sind die 

Ergebnisse des IOS-Prototypen für Spannweiten mit weniger als fünf Zähnen 

besser als die Ergebnisse mit dem CEREC und iTero für Spannweiten von sechs 

Zähnen. Die besseren Ergebnisse des IOS-Prototypen könnten in diesem Fall 

durch den etwas geringeren Scanbereich verursacht sein. Ein abschließender 

Qualitätsvergleich kann auf dieser Basis allerdings nicht vorgenommen werden, 

da die Aufnahmen zusätzlich auf unterschiedlichen Materialien und unterschiedli-

cher Zahngeometrie erfolgt sind. 

 

Tabelle 15: Vergleich der mit verschiedenen IOS gemessenen Abstände von Referenzstruk-

turen im Vergleich zu einer taktilen Referenzmessung (Abstände vier bis acht Zähne) (vgl. 

[38]). (IOS: Intraoralscanner, STD: Standardabweichung, CI: Konfidenzintervall). 

IOS, Autor 

Merkmal 

Mittlere absolute Abwei-

chung [µm] 

STD 

[µm] 
CI (95%) [µm] 

IOS-Prototyp, Zint 

Abstand 4 Zähne (Keramikkugeln)  
31,22 26,22 11,06 - 51,38 

IOS-Prototyp, Zint 

Abstand 5 Zähne (Keramikkugeln)  
40,85 29,72 18,0 - 63,69 

IOS-Prototyp, Zint 

Abstand 8 Zähne (Keramikkugeln)  

74,76 42,10 42,4 - 107,12 

119,57 79,43 58,51 - 180,62 

CEREC, van de Meer 

Abstand 6 Zähne (Peek-Zylinder) 
79,6 77,1  31,8 - 127,4 

iTero, van de Meer  

Abstand 6 Zähne (Peek-Zylinder) 
70,5 56,3  35,5 - 105,4 

LAVA COS, van de Meer  

Abstand 6 Zähne (Peek-Zylinder) 
14,6 12,7  6,7 - 22,4 

 

Der Vergleich zu den Ergebnissen von Fukazawa et al. bestätigt die gute Messge-

nauigkeit des IOS-Prototypen (siehe Tabelle 16, [18]). Mit dem IOS-Prototypen 

wurden selbst bei einem rund 5 mm größeren Nennabstand der Referenzstruktu-

ren mit Ausnahme zum TRIOS bessere Ergebnisse erzielt (siehe Tabelle 16). 
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Auch hier ist der Qualitätsvergleich nicht abschließend durchzuführen, da das Mo-

dell aus einem anderen Material besteht und eine andere Geometrie aufweist. So 

könnten die schlechteren Ergebnisse in der Studie von Fukazawa dadurch be-

gründet sein, dass dort zwischen den Referenzstrukturen keine Zahnstruktur vor-

handen war und so die korrekte Registrierung erschwert war. Da beim gesunden 

Menschen von einer Zahnmobilität zwischen 40 µm - 80 µm bei Molaren und 

100 µm - 120 µm bei Schneidezähnen ausgegangen werden kann [44], bietet die 

mittlere absolute Abstands- bzw. Längenabweichung von unter 50 µm eine gute 

Grundlage für die Passgenauigkeit für den aus den IOS-Daten gefertigten Zahn-

ersatz.  

 

Tabelle 16: Vergleich der mit verschiedenen IOS gemessenen Abstände von Referenzstruk-

turen im Vergleich zu einer taktilen Referenzmessung (vgl. [18]). (IOS: Intraoralscanner, CI: 

Konfidenzintervall). 

IOS, Autor 

Merkmal 

Nennabstand 

[mm] 

Mittlere absolute Ab-

weichung [µm] 
CI (95%) [µm] 

IOS-Prototyp, Zint 

 4 Zähne (Keramikkugeln)  
23,03 31,22 11,06 - 51,38 

LAVA COS, Fukazawa  

(Titankugeln) 

9,5 26,75 15,4 - 38,1 

18,4 81 58,5 - 103,5 

TrueDef II, Fukazawa 

(Titankugeln) 

9,5 17,25  7,2 - 27,3 

18,4 71,3 56,7 - 85,9 

TrueDef III, Fukazawa 

(Titankugeln) 

9,5 17,75 14,2 - 21,3 

18,4 57,85 46,5 - 69,2 

Trios, Fukazawa  

(Titankugeln) 

9,5 4,55 1 - 8,1 

18,4 19,5 5,5 - 33,5 

 

Bei der Betrachtung größerer Scanbereiche fällt auf, dass die Ergebnisse mit dem 

IOS-Prototypen schlechter sind als die Ergebnisse von kommerziellen IOS und 

somit eine Digitalisierung in ausreichender Genauigkeit bei Restaurationen von 

mehr als fünf Zähnen derzeit noch nicht gewährleistet ist (vgl. Tabelle 15 und Ta-

belle 17).  
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Tabelle 17: Vergleich der mit verschiedenen IOS gemessenen Abstände von Referenzstruk-

turen im Vergleich zu einer taktilen Referenzmessung (Abstände 12 Zähne) (vgl. [38]). (STD: 

Standardabweichung, CI: Konfidenzintervall, IOS: Intraoralscanner). 

IOS, Autor 
Merkmal 

Mittlere absolute Abwei-

chung [µm] 

STD 

[µm] 
CI (95%) [µm] 

IOS-Prototyp, Zint 

Abstand 12 Zähne (Keramikkugeln)  
155,68 90,03 86,47 - 224,88 

CEREC, van de Meer  

Abstand 6 Zähne (Peek-Zylinder) 
81,6 52,5 49,1 - 114,2 

iTero, van de Meer  

Abstand 6 Zähne (Peek-Zylinder) 
61,1 53,9 27,7 - 94,5 

LAVA COS, van de Meer  

Abstand 6 Zähne (Peek-Zylinder) 
23,5 14,2  14,7 - 32,3 

 

Im Folgenden wird die Messgenauigkeit des IOS-Prototypen auf Zahnstrukturen 

mit denen der bereits in Kapitel 1.3 angeführten kommerziell verfügbaren IOS ver-

glichen. Wie auch bei den Ergebnissen zu den Messungen der Kugelabstände 

muss berücksichtigt werden, dass der Qualitätsvergleich zu den kommerziellen 

IOS aufgrund der unterschiedlichen Bedingungen (z.B. Probenmaterial, Proben-

geometrie) nicht abschließend möglich ist. Bei der Bewertung der Ergebnisse 

müssen die teilweise ungünstigeren Bedingungen für den IOS-Prototypen (z.B. 

Messung auf Echtzahn, ungenauer CT-Referenzdatensatz) Berücksichtigung fin-

den. Trotz dieser Limitationen wurden die Messdaten jeweils entsprechend zur 

Vergleichsstudie angepasst, die Messungen in die Gruppen Einzelzahnmessung 

(Tabelle 18 bis Tabelle 20 ) und Zahnreihen (Tabelle 21 und Tabelle 22) eingeteilt 

und so eine möglichst hohe Vergleichbarkeit hergestellt. Aus der Tabelle 18 geht 

hervor, dass die gemessene mittlere absolute Abweichung des IOS-Prototypen mit 

rund 38 µm bei Einzelzähnen um rund 2,5 µm bis maximal 31 µm schlechter ist als 

die Vergleichsergebnisse und somit in einer ähnlichen Größenordnung liegt wie 

bei den IOS der Firmen 3M (LAVA), Sirona (Cerec), E4D Technologies (E4D) und 

Cadent (iTero) (vgl. [35], [47]). Vergleicht man die Messabweichungen der Daten-

sätze für Durchmesser an Keramikkugeln, so ergibt sich ein fast gleichwertiges 

Ergebnis. Hierbei ist zu berücksichtigen, dass Abweichungen von Kugeldurch-

messern ein verhältnismäßig strenges Bewertungskriterium darstellen, da bereits 
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geringere Abweichungen aus dem 3D-Vergleich zu einer idealen Kugel zu einer 

großen Durchmesserabweichungen führen können. Die Ergebnisse aus dem 3D-

Vergleich der Messdaten zu einer idealen Kugel zeigen, dass zumindest für kleine 

Scanbereiche mit 15,9 µm sogar geringere mittlere Abweichungen als mit einigen 

kommerziellen IOS erzielbar sind. 

 

Tabelle 18: Vergleich der 3D-Abweichungen von Aufnahmen mit verschiedenen IOS an Ein-

zelzähnen und Referenzstrukturen aus unterschiedlichen Materialien (vgl. [35], [47]; (b): bes-

tes Ergebnis, (s): schlechtestes Ergebnis). (STD: Standardabweichung, IOS: Intraoralscan-

ner). 

IOS (bzw. Methode), Autor 
Merkmal 
 

mittlere absolute 
Abweichung [µm] 
 

STD 
[µm] 
 

Erläuterungen 
 
 

IOS-Prototyp, Zint 
(Echtzahn) 

37,97 48,34 
Einzelzahn 
Molar 

IOS-Prototyp, Zint 
(Durchmesser Keramikkugel) 

37,64 22,26 
Keramikkugeln mit 4mm Durch-
messer 

IOS-Prototyp, Zint 
(Keramikkugel 3D-Kugelabw.) 

15,9 23,33 
Keramikkugeln mit 4mm Durch-
messer 

CEREC, Luthardt 
(Gipsmodell) 

17 (b) 
35 (s) 

27,9 
Einzelzahn  
drei verschiedene Zahnformen 

konv. Abformung, Luthardt  
(Gipsmodell) 

9 (b) 
19 (s) 

18,8 
Einzelzahn 
drei verschiedene Zahnformen 

Versch. IOS, Nedelcu Zahn-
modell (künstl. Material) 

7 (b) 
35,5 (s) 

10 (b) 
46 (s) 

Einzelzahn¸ vier IOS 
(LAVA, CEREC, E4D, iTero) 
drei künstl. Materialien 

 

Tabelle 19 Vergleich der 3D-Abweichungen von Aufnahmen mit verschiedenen IOS an Ein-

zelzähnen aus unterschiedlichen Materialien (vgl. [4], [39]; (b): bestes Ergebnis, (s): schlech-

testes Ergebnis). (STD: Standardabweichung, IOS: Intraoralscanner). 

Autor 
Merkmal 
 
 

mittlere absolute  
Abweichung, 
(Q75-Q25)/2 - 
Perzentil [µm] 

STD 
[µm] 
 
 

mittlere absolute 
Abweichung,  
(Q80-Q20)/2 - 
Perzentil [µm] 

STD 
[µm] 
 
 

Erläuterungen 
 
 
 

Zint  
(Echtzahn) 

31,77 3,62 40,31 4,81 
IOS: IOS-Prototyp, 
Einzelzahn (Molar) 

Bohner  
(künstl. Material) 

14,4 (b) 
65 (s) 

5,3 (b) 
10,9 (s)   

IOS: CEREC, Trios, 
Einzelzähne 

Mehl  
(Gips)   

19,2 (b)  
31,1 (s)  

5,9 (b)  
6,2 (s) 

IOS: (CEREC, 
CEREC Bluecam)  
Einzelzahn 
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Tabelle 20 Vergleich der 3D-Abweichungen von Aufnahmen mit verschiedenen IOS an Ein-

zelzähnen aus unterschiedlichen Materialien (vgl. [54]; (b): bestes Ergebnis (s): schlechtes-

tes Ergebnis). (STD: Standardabweichung, IOS: Intraoralscanner). 

Autor 
Merkmal 

mittlere 
positive 
Abweichung 
[µm] 
 

STD [µm] 
 
 
 

mittlere 
negative 
Abweichung 
[µm] 

STD 
[µm] 
 
 

Erläuterungen 
 
 
 

Zint  
(Echtzahn) 

47,36 6,15 -36,84 2,93 
IOS: IOS-Prototyp, 
Einzelzahn (Molar) 

Zint  
(Keramikkugel, 3D-
Kugelabw.) 

17,20 16,90 -14,61 18,47 
IOS: IOS-Prototyp, 
Keramikkugeln mit 4mm 
Durchmesser 

Rudolph  
(Keramikzahn) 

6,7 (b)  
14,5 (s) 

0,8 (b) 
2,9 (s) 

 
-7,7 (b) 
-14,5 (s) 

1,3 (b) 
2,9 (s) 

IOS: CARA Trios, 
CEREC; LAVA COS, 
iTero, 
Einzelzahn (Molar und 
Schneidezahn) 

 

Die Mittelwerte des 25%- und 75%-Perzentils sowie des 20%- und 80%-Perzentils 

der Abweichungen des IOS-Prototypen liegen im Einzelzahnbereich mit besten-

falls rund 33,3 µm niedrigeren und maximal rund 21,11 µm höheren Werten gut im 

Mittelfeld der Vergleichssysteme von Sirona (Cerec) und 3Shape (Trios) (Tabelle 

19, vgl. [4], [39]). Im Vergleich zu den Ergebnissen von Rudolph et al., bei dem 

alle Messdaten getrennt nach positiven und negativen Abweichungen berücksich-

tigt werden, ist die Messgenauigkeit des IOS-Prototyps allerdings etwas schlechter 

als bei konkurrierenden IOS (Tabelle 20, [54]). Auch hier ist zu sehen, dass die 

3D-Kugelabweichungen deutlich geringer sind als die 3D-Abweichungen zur CT-

Referenz des Echtzahnmodells und somit näher an die von Rudolph et al. gezeig-

te Messgenauigkeit anderer IOS heranreichen. 

 

Vergleicht man größere Scanbereiche des IOS mit den in Studien gezeigten Er-

gebnissen kommerzieller IOS, so zeigt sich ein Anstieg der mittleren absoluten 

Abweichung des IOS-Prototypen (vgl. Tabelle 21, [13], [39]). Mit einer mittleren 

absoluten Abweichung von rund 66,0 µm bis 84,6 µm bzw. 43,3 µm bis 55,5 µm 

wurde die ursprünglich angestrebte Messgenauigkeit von 25 µm nicht erreicht. 

Allerdings zeigt sich, dass diese Genauigkeit auch mit kommerziell verfügbaren 

IOS und konventioneller Abformung nicht ausnahmslos erzielt werden kann. Die 

mit dem IOS-Prototypen gemessenen 3D-Abweichungen an Zahnreihen mit bis zu 
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vier Zähnen zeigen um rund 9 µm (43,29 µm - 34,4 µm) bis 44,3 µm (84,6 µm - 

40,3 µm) höhere Abweichungen gegenüber den kommerziellen IOS 3M Lava und 

Sirona Cerec. Die geringere Standardabweichung gegenüber den Ergebnissen 

von Ender et al. ist positiv zu bewerten. 

 

Tabelle 21: Vergleich der 3D-Abweichungen von 3D-Aufnahmen mit verschiedenen IOS an 

Zahnreihen aus unterschiedlichen Materialien zu Referenzdatensätzen (Bestimmung der 

Genauigkeit). (vgl. [13], [39]; (b): bestes Ergebnis, (s): schlechtestes Ergebnis). (STD: Stan-

dardabweichung, IOS: Intraoralscanner). 

Autor  
Merkmal 

mittlere absolute 
Abweichung 
(Q90-Q10)/2 - 
Perzentil [µm] 

STD 
[µm] 

mittlere absolute 
Abweichung 
(Q80-Q20)/2 - 
Perzentil [µm] 

STD 
[µm] 

Erläuterungen 

Zint  
(3-4 Echtzähne) 

66,03 (b) 
84,6 (s) 

7,60 (b) 
7,89 (s) 

43,29 (b)  
55,52 (s) 

6,76 (b) 
4,30 (s) 

IOS: IOS-Prototyp,  
zwei verschiedene 
Abschnitte  
eines Zahnmodells 

Ender  
(Vollkiefer Metall) 

40,3 (b) 
49 (s) 

14,1 (b) 
14,2 (s)   

IOS: LAVA, 
CEREC 
 

Ender  
(Vollkiefer Metall) 

55  21,8  
  

konventionelle 
Abformung 

Mehl  
(6 Zähne aus 
Gips) 

  
34,4 7 IOS: Cerec 

 

Legt man geringe, aber noch realistische Fertigungstoleranzen von 10 µm bis 

20 µm zugrunde (vgl. Kapitel 3.2.2), sollte die Messgenauigkeit des IOS-

Prototypen im Einzelzahnbereich bis hin zu dreigliedrigen Brücken ausreichend 

sein, um eine Restauration zu realisieren, die den klinischen Anforderungen mit 

Abweichungen von unter 100 µm gerecht wird (vgl. [29], [60], [27], [28], [3], [25], 

Kapitel 1.2). Zur Bestätigung dieser Prognose können die im Rahmen der Pilot-

studie gefertigten Brückengerüste aus Zirkonoxid angeführt werden, die von 

Zahnärzten als klinisch eindeutig verwertbar eingestuft wurden (siehe Abb. 66). 

Zur Bestätigung dieser Prognose und abschließenden Bewertung der klinischen 

Einsetzbarkeit des IOS-Prototypen sind allerdings weitere Studien erforderlich.  
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Die mit einigen Ausnahmen niedrigere Messgenauigkeit des IOS-Prototypen im 

Vergleich zu den kommerziellen IOS könnte in Teilen an der hohen Messunsi-

cherheit des verwendeten CT-Referenzdatensatzes (52 µm), aber auch an den 

erschwerten Aufnahmebedingungen am Echtzahn liegen. Obwohl der Zahn leicht 

mit einem Tuch getrocknet wurde, konnte nicht ausgeschlossen werden, dass auf 

dem Zahnmodell ein leichter Flüssigkeitsfilm zurückbleibt (z. B. in Fissuren). Dies 

wurde bewusst in Kauf genommen, da ein Speichelfilm auch unter realen Bedin-

gungen nicht immer vermeidbar ist. Aus Untersuchungen mit der Sirona Omnicam 

ist bekannt, dass ein Wasserfilm zu fehlerhaften Messungen führen kann (vgl. 

[33]: Abweichungen von 300 µm bis 1600 µm). Aufgrund der leichten Trocknung 

ist im Falle der Messungen mit dem IOS-Prototypen allerdings davon auszugehen, 

dass zwar ein Messfehler aufgrund des Wasserfilms vorhanden, aber von deutlich 

geringerer Ausprägung ist. Da dieser Effekt in den betrachteten Studien zur Mess-

genauigkeit nicht vorlag, könnte die höheren Abweichungen des IOS-Prototyen 

zumindest in Teilen auf diesen Effekt zurückzuführen sein. Allerdings ist darin 

nicht die alleinige Ursache zu suchen, da auf der trockenen Keramikkugel nach 

wie vor höhere 3D-Abweichung im Vergleich zu den Untersuchungen von Rudolph 

et al. auftreten [54]. Das Keramikmodell wurde in dieser Studie mit einer 50 µm 

Körnung sandgestrahlt und so eine für optische 3D-Sensoren in der Regel leichte-

re Messbarkeit hergestellt. Im Gegensatz dazu stellen die in dieser Arbeit verwen-

deten glatten und somit teilweise spiegelnden Oberflächen (polierte Keramikku-

geln, mit Flüssigkeit benetzten Zahnoberflächen) im Allgemeinen erschwerte 

Bedingungen für optische messende Systeme dar. Durch direkte Oberflächenre-

flexe kann Überstrahlung der Detektoren auftreten (limitierte Sensordynamik) und 

bei geneigten und spiegelnden Oberflächen kann es dazu kommen, dass das grö-

ßere Teile des Messlichts nicht in den Sensor zurückreflektiert werden, was zu 

einer höheren Ausfallrate an validen Messwerten und einem kleineren effektiven 

Messfeld führt.  

Eine weitere Ursache für die größeren Abweichungen des IOS-Prototypen kann 

der in Kapitel 3.2.4 beschriebenen, nicht kompensierten XY-Verzerrung des Mess-

musters gesucht werden, die sich negativ auf die lokale und globale Mess-

genauigkeit auswirkt. Zudem führt das relativ kleine Messfeld und die geringere 
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Anzahl von Messpunkten zu einem größeren globalen Registrierfehler, da so we-

niger detaillierte 3D-Merkmale in der Einzelaufnahme enthalten sind als bei kon-

kurrierenden Verfahren.  

Wie bereits erwähnt wird die Vergleichbarkeit der hier gezeigten Ergebnisse zu 

den Studienergebnissen aber auch der Studienergebnisse untereinander dadurch 

erschwert, dass deutlich unterschiedliche Prüfbedingungen vorlagen. Ein Grund 

dafür ist sicherlich, dass noch kein einheitlicher Standard zur Überprüfung der Ge-

nauigkeit und Reproduzierbarkeit von handgehaltenen IOS existiert. Zur Her-

stellung einer besseren Vergleichbarkeit des IOS-Prototypen zu kommerziellen 

IOS sollten Messungen nach einem zukünftigen Standardprozedere (vgl. [26]), 

zumindest aber mit identischen Probenkörpern durchgeführt werden. Würden da-

mit die hier vorgelegten Ergebnisse bestätigt, sollten Maßnahmen zur Optimierung 

des IOS-Prototypen (z. B. Messfeldvergrößerung, Kalibrierung XY-Messfelds) um-

gesetzt und genauer untersucht werden. 

 

Bezüglich der Reproduzierbarkeit ist zu sehen, dass die mittlere absolute Abwei-

chung des IOS-Prototypen niedriger liegt als bei den von Enders at al. untersuch-

ten IOS (siehe Tabelle 22, [13], [14]). Im Vergleich zur konventionellen Abformung 

wurden fast identische bis erheblich bessere Werte erzielt. Bei der Bewertung der 

Ergebnisse ist allerdings zu berücksichtigen, dass die in den Studien ermittelte 

Reproduzierbarkeit für größere Scanbereiche ermittelt wurde. Es ist zu erwarten, 

dass die Reproduzierbarkeit des IOS-Prototypen bei größeren Scanbereichen 

aufgrund des globalen Registrierfehlers schlechter wird (Kumulation der lokalen 

Messfehler). Die im Vergleich zur Genauigkeit erheblich bessere Reproduzierbar-

keit der Messergebnisse zeigt das Potential zur Steigerung der Messgenauigkeit 

auf, deutet aber auch auf potentielle systematische Messfehler des IOS-Proto-

typen hin und macht somit die Notwendigkeit eines genaueren Referenzdaten-

satzes deutlich. 
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Tabelle 22: Vergleich der 3D-Abweichungen von 3D-Aufnahmen mit verschiedenen IOS an 

Zahnreihen aus unterschiedlichen Materialien zu gemittelten Datensätzen (Bestimmung der 

Reproduzierbarkeit) (vgl. [13], [14]; (b): bestes Ergebnis, (s): schlechtestes Ergebnis). (STD: 

Standardabweichung, IOS: Intraoralscanner). 

Autor 
Merkmal 

mittlere Absolute Abwei-
chung (Q90-Q10)/2 - Per-
zentil [µm] 

STD 
[µm] 

Erläuterungen 

Zint  
(3-4 Echtzähne) 

19,07 (b) 
22,91 (s) 

6,63 (b) 
7,36 (s) 

IOS: IOS-Prototyp,  
zwei verschiedene Abschnitte  
eines Zahnmodells 

Ender  
(5 Echtzähne in vivo) 

21,8 (b) 
47,7 (s) 

7,4 (b) 
16,1 (s) 

verschiedene IOS 
 (TrueDef, Lava, iTero, Trios, 
Cerec, Omnicam) 

Ender  
(5 Echtzähne in vivo) 

18,8 (b) 
58,5 (s) 

7,7 (b) 
22,8 (s) 

konv. Abformung: zwei ver-
schiedene Methoden 

Ender  
(Vollkiefer Metall) 

30,9 (b) 
60,1 (s) 

7,1 (b) 
31,3 (s) 

zwei verschiedene IOS (LA-
VA, CEREC) 

Ender  
(Vollkiefer Metall) 

61,3 17,9 konventionelle Abformung  

 

4.3 Schlussfolgerung 

Das Ziel dieser Arbeit, die Entwicklung eines neuartigen IOS-Prototyps, wurde in 

vollem Umfang erreicht. Im Rahmen der Arbeit wurden mehrere IOS-Prototypen 

auf Basis der chromatisch konfokalen Abstandmessung realisiert und charakteri-

siert.  

Es wurde gezeigt, dass der IOS-Prototyp mit seiner Baugröße und seinem Ge-

wicht ein vergleichbares Handling zu bestehenden Systemen aufweist und durch 

seine flache Sensorspitze eine gute Zugänglichkeit im Mund ermöglicht. Die video-

basierte Aufnahmetechnik des IOS-Prototypen erlaubt eine mindestens kon-

kurrenzfähige Scangeschwindigkeit. Der Vergleich zu kommerziellen IOS zeigt, 

dass der IOS-Prototyp in seinem aktuellen Zustand bezüglich der Abstandsabwei-

chung von Referenzstrukturen auf Zahnreihen mit weniger als fünf Zähnen eine 

ähnlich gute Messgenauigkeit besitzt wie kommerzielle IOS. Da die aufgeführten 

kommerziellen IOS im klinischen Alltag erfolgreich eingesetzt werden, ist zu erwar-

ten, dass Passgenauigkeit, z. B. bezüglich einer Brückenlänge, auch bei dem IOS-
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Prototypen gegeben ist. Bezüglich seiner 3D-Messgenauigkeit auf Kiefer- und 

Zahnmodellen lässt sich der IOS-Prototyp im Einzelzahnbereich qualitativ im Mit-

telfeld aktueller IOS einordnen. Die guten Ergebnisse des IOS-Prototypen zur Re-

produzierbarkeit deuten auf ein hohes Potential zur Steigerung der Messgenauig-

keit hin. Zur präzisieren Einordnung des IOS-Prototypen sind weitere 

Untersuchungen notwendig. Diese Untersuchungen sollten zusammen mit kom-

merziell verfügbaren IOS unter standardisierten Bedingungen und Verwendung 

eines Referenzdatensatzes mit geringerer Messunsicherheit durchgeführt werden. 

Die gezeigten Ergebnisse zur Messgenauigkeit legen nahe, dass mit dem IOS-

Prototypen eine Digitalisierungsqualität von Einzelzähnen und dreigliedrigen Brü-

cken erzielt werden kann, die die klinischen Anforderungen erfüllt. In der zusam-

menfassenden Betrachtung der Ergebnisse zeigt sich eine Tendenz zu einer ge-

ringeren Messgenauigkeit des IOS-Prototypen im Vergleich zu kommerziell 

verfügbaren IOS. Besonders die Abweichungen zum Kugelmodell mit sehr 

exakten Referenzdaten legen nahe, dass eine Weiterentwicklung und Optimierung 

des IOS-Prototypen sinnvoll ist. Es ist davon auszugehen, dass Verbesserungen 

durch eine Überarbeitung des optischen Designs (Maximierung der objektseitigen 

NA, Reduktion der Baugröße) und eine Erhöhung der Detektorauflösung erreicht 

werden können. In der Folge eines überarbeiteten optischen Designs kann der 

mechanische Aufbau bezüglich des Gewichts und der Baugröße angepasst wer-

den. Weiteres Potential zur Verbesserung des IOS-Prototypen besteht in dem 

Austausch der Xe-Lichtquelle durch aktuell verfügbare High-Power LEDs. Durch 

diese Maßnahme wäre es möglich den IOS-Prototypen ohne Basisstation aufzu-

bauen und nur mit einem tragbaren Computer (Laptop) zu betreiben. Hierzu muss 

die gesamte Datenverarbeitung auf den Computer verlagert werden, was eine 

Neuentwicklung der Softwaremodule erforderlich macht.  

Die bereits erreichten Systemeigenschaften und das Optimierungspotential spre-

chen dafür, dass der auf der Basis der chromatisch konfokalen Abstandmessung 

neu entwickelte IOS erfolgreich in der restaurativen Zahnheilkunde eingesetzt 

werden kann. 
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5 Zusammenfassung 

Im Rahmen dieser Arbeit wird die Entwicklung und Charakterisierung eines neu-

artigen Intraoralscanners (IOS) vorgestellt, der eine puderfreie direkte Ver-

messung von Zähnen ohne bewegliche Teile im IOS ermöglicht. Soweit bekannt 

existiert in der Dentaltechnik bislang kein kommerziell verfügbares Gerät das mit 

dem hier beschriebenen optischen Messprinzip arbeitet. Nach aktuellem Kenntnis-

stand wird mit dieser Arbeit erstmalig nachgewiesen, dass die Realisierung eines 

praxistauglichen und konkurrenzfähigen IOS auf der Basis chromatisch konfokaler 

Abstandsmessung möglich ist. 

In dieser Arbeit werden die grundlegende Funktionsweise der chromatisch konfo-

kalen Abstandsmessung sowie die Einflussfaktoren auf die erzielbare Mess-

genauigkeit erläutert und die Methodik zur Auslegung für chromatisch konfokale 

Multispotsensoren entwickelt. Auf Basis dieser Methodik werden wesentliche Ent-

wicklungsschritte des IOS und die Möglichkeiten sowie Limitationen anhand theo-

retischer Beispiele, numerischer Simulationen und experimenteller Ergebnisse 

aufgezeigt.  

In einem weiteren Schritt wird die Messgenauigkeit und Reproduzierbarkeit des 

IOS-Prototypen anhand von 3D-Daten eines Kiefermodels aus Gips mit eingebet-

teten Humanzähnen und eines Kiefermodells aus Epoxidharz mit keramischen 

Referenzstrukturen festgestellt. Die Evaluation der Messgenauigkeit erfolgt durch 

den 3D-Geometrievergleich der aufgenommenen 3D-Daten zu einem CT-Re-

ferenzdatensatz (Gips / Humanzahn) und zu dem Referenzdatensatz einer Koor-

dinaten-Messmaschine (Epoxidharz / Keramikkugeln).  

Die mittlere Messgenauigkeit des IOS-Prototypen auf dem Kiefermodell mit 

Humanzähnen liegt bei -2,8 µm ± 48,3 µm für den Einzelzahnbereich und zwi-

schen -13,1 µm ± 57,6 µm bis -17,9 ± 73,1 µm für dreigliedrige Brücken. Die Re-

produzierbarkeit der Daten des IOS-Prototypen ist mit -0,3 µm ± 23,1 µm (Einzel-

zahn) und mit 0,04 µm ± 20,6 µm beziehungsweise 0,2 µm ± 17,6 µm 

(dreigliedrige Brücken) deutlich besser und liegt in ähnlicher Größenordnung wie 

bei kommerziellen IOS und konventioneller Abformung (TrueDef, LAVA, iTero, 

Trios, Cerec, Omnicam). Die mittlere Messgenauigkeit auf Keramikkugeln mit 

4 mm Durchmesser liegt bei 36,6 µm ± 22,3 µm für das Merkmal des Kugel-
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durchmessers und bei +5,9 µm ± 23,3 µm für die 3D-Abweichungen zur idealen 

Kugel. Der Vergleich dieser Ergebnisse mit den Studienergebnissen zu aktuellen 

IOS (LAVA, CEREC, E4D, iTero, Trios) und konventioneller Abformung zeigt, dass 

der IOS-Prototyp bei der Einzelzahnmessungen in Bezug auf die 3D-

Messgenauigkeit im Mittelfeld anzusiedeln ist. Bei Zahnreihen mit bis zu vier Zäh-

nen (z. B. Brücken) wurden mit dem IOS-Prototypen im Vergleich zu kommerziel-

len IOS (LAVA, CEREC) und konventioneller Abformung eine geringere, für die 

Fertigung von Zahnersatz voraussichtlich aber ausreichende Messgenauigkeit 

ermittelt.  

Die gemessenen Abstandsabweichungen der Referenzstrukturen auf dem Ep-

xoidharzmodell sind mit 31,22 µm ± 26,22 µm (vier Zähne) und 40,85 µm ± 

29,72 µm (fünf Zähne) geringer als die Messabweichungen in Studien zu den Sys-

temen CEREC, iTero, TrueDef II und TrueDef III. Bei Spannweiten über mehr als 

fünf Zähne sind die Messabweichungen der Abstände allerdings größer als bei 

den kommerziellen IOS (3M Lava, iTero, Cerec).  

Auf der vorhandenen Datenbasis lässt sich noch keine abschließende Bewertung 

der klinischen Einsetzbarkeit treffen, da hierzu weitere Studien durchgeführt wer-

den müssen. Allerdings lässt die mit den IOS-Prototypen gezeigte 3D-Mess-

genauigkeit und die ermittelten Abstandsabweichungen den Schluss zu, dass eine 

Digitalisierungsqualität von Einzelzähnen und dreigliedrigen Brücken erzielt wer-

den kann, die die klinischen Anforderungen erfüllt. Mit dieser Arbeit wird gezeigt, 

dass es möglich ist, einen konkurrenzfähigen IOS auf der Basis des chromatisch 

konfokalen Messprinzips zu realisieren. Bezüglich des Handstückgewichts, der 

Handstückgröße sowie der Messgenauigkeit ergibt sich ein Anlass zur Weiter-

entwicklung und Optimierung des erfolgversprechenden Konzepts.  

 

Aufgrund der Leistungsfähigkeit, die mit der ersten Implementierung des IOS-

Prototypen erzielt wird, und der zahlreichen Möglichkeiten zur Systemoptimierung, 

sollte dem chromatisch konfokalen Multispotsensor ein sehr gutes Potential für die 

Anwendung in der restaurativen Zahnheilkunde eingeräumt werden. 
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