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1. はじめに 

1960年にMaiman, T.H.が初めてルビーレーザを発振して

以来 1)，各種レーザが次々と開発，実用化され，現在では

鉄鋼メーカや自動車業界だけでなくあらゆる工業分野で不

可欠なツールとなっている．一方，レーザ光の利用は医療

分野，特に歯科医療分野においても早くから注目されてい

た．Goldman, L.らがレーザ光を歯科治療に適用することを

目的として基礎研究を開始したのは 1964 年であり 2)，各種

レーザが盛んに開発されていた時期と重なる．まず，歯科

分野の二大疾患の一つであるう蝕（ムシ歯）において，そ

の病変部の除去を目的とした窩洞形成の基礎的研究が行わ

れ 3)，Stern, R.H.らによって，レーザ照射によって歯質表面

を形成するエナメル質の耐酸性が増加するという報告へと

広がりを見せる 4)．その後，口腔内の硬組織に止まらず，

二大疾患のもう一つである歯周病など軟組織の治療に関す

る研究も行われ 5,6)，今日では，う蝕の治療 7,8)，予防 9,10)，

知覚過敏症の誘発痛軽減など 11,12)，様々な臨床で利用され

ている． 
現在，歯科医療分野で主に用いられているレーザは，炭

酸ガスレーザ，Nd:YAG レーザ，半導体レーザ，Er:YAG レ

ーザである．すなわち，Er:YAG レーザを除き，工業分野

で使用されるほとんどのレーザ発振器が歯科治療にも適用

されている．これらのレーザ光は，出射されると各種光フ

ァイバを用いて口腔内に伝送され，口腔内の狭い局所にフ

ァイバ先端を挿入し，先端から出射されるレーザ光を患部

に照射して治療が行われる．レーザ治療器が臨床に使用さ

れ始めた当初，出力が数 W 程度の小さい治療器が主流を占

めていたが，近年，レーザ治療の有効性が報告されるにつ

れて次第に高出力化がなされ，現在ではピーク出力が数

kW のハイパワー治療器も臨床に用いられている． 
筆者らは，主に Nd:YAG レーザや Er:YAG レーザを用い

て工学の視点からレーザ歯科治療を考え，歯科臨床を安全

かつ効果的に行うことを目的として研究を行っている．具

体的には，レーザ種類の違いによる歯質表面の窩洞状態や

レーザ照射時の表面温度等を調べ，歯質に対するレーザ光

の吸収・透過特性に起因した加工状態を評価すると共に，

レーザ伝送用ファイバ先端を処理して，より効果的なレー

ザ照射方法について提案を行っている．本稿では，これら

の中から主に Nd:YAG レーザ光を用いた先進の歯科治療に

ついて，研究で得られた成果も交えて述べる． 

2. レーザ歯科治療 

2.1 歯科治療におけるレーザ光の用途 
 現在，主に使用されているレーザ治療器とその用途を表 1に

示す 13,14)．表からわかるように，硬組織，軟組織いずれにおい

ても様々な治療目的にレーザ光が利用されている．しかしなが

ら，レーザ光を照射したときの生体組織表面は各レーザで特徴

的な変化を呈する．図 1は，口腔内組織の大半を占める水の分

光透過特性である 14)．各レーザ光の波長について比較すると，

Er:YAG レーザが水に対する吸収率が最も高く，炭酸ガスレー

ザ，Nd:YAG レーザの順に小さくなる．この吸収率の違いが，

各レーザ照射における歯質表面の特徴的な変化をもたらすこ

とになる． 
2.2 切削加工の代替としてのレーザ 
現在，う触の除去や根管の形成には，エアータービン等の回

転器材を用いた切削加工が適用されている．切削用器材の改善

によって，回転速度の上昇や取り付け工具の偏心抑制がなされ，

以前と比べ患者への負担が大幅に軽減されている．しかしなが

ら，治療時に生じる振動や騒音で患者がストレスを感じること，

最小侵襲処置の判断が難しいこと，器材を患部に接触させて治

療するため感染の危険性を有することなど，切削用器材を使用

 
表 1 レーザ治療器の種類と用途 

レーザ 波長 (µm) 組織 治療用途

硬 う触，う触予防，殺菌

軟 切開，止血，凝固，蒸散

硬 う触，殺菌

軟 切開，止血，凝固，蒸散

硬 う触，殺菌

軟 切開，止血，凝固，蒸散
  CO2

1.06

2.94

10.6

  Nd:YAG

  Er:YAG

 



する上で避けて通れない事項も存在している． 
そこで，切削用器材の代替として Er:YAG レーザが適用され

ている．Er:YAG レーザは水に対する吸収が非常に良く，照射

されたレーザ光は歯質表面で殆どが吸収される．そのメカニズ

ムは，レーザ光が組織の主成分であるハイドロキシアパタイト

結晶中の H2O に吸収され，それらが熱振動することで固相か

ら気相に瞬間的に変化し，分子内部よりハイドロキシアパタイ

トの結合が崩壊して除去されると考えられている 15)．図 2 は，

健全なエナメル質に窩洞形成を行いSEM観察した結果である．

比較のため，Nd:YAG レーザによる窩洞表面も併せて示す．

Nd:YAG レーザによる窩洞面は，図 2(a)に見るようにレーザ照

射で生じた熱で溶融・再凝固している様子が観察できるのに対

し，Er:YAG レーザの表面は，図 2(b)に見るように表面がむし

り取られ，再凝固層が確認できない．Er:YAG レーザは，この

ような特徴的な除去機構により，歯質表面に熱影響を与えず切

削用器材の代替として用いられている． 
しかしながら，最近の報告では Er:YAG レーザを用いた

切削において，窩洞形成後に充填するレジン材の密着性に

関する問題点も指摘されている 16)．これは，Er:YAG レー

ザによる窩洞は，切削用器材によるものよりレジン材の密

着性が低下するというものであるが，そのメカニズムは未

だ解明されておらず，今後の成果が待たれるところである． 
2.3 切削加工の代替としてのレーザ 
レーザ治療は，切削用器材の代替としてだけでなく，耐酸性

付与 17)，殺菌 18)，鈍麻 19)など，これまでの手法ではできない様々

な効果が確認されている．耐酸性付与とは，エナメル質表面に

レーザ照射することで歯質表面の再石灰化が促進され，初期の

ムシ歯であれば完治し，進行したムシ歯の場合でも進行が抑制

されるという効果である．殺菌とは，歯質表面にレーザ照射し

た際に生じる熱やレーザ光そのものが，ムシ歯や歯周病の原因

菌であるミュータンス菌やソブリヌス菌を殺菌するという効

果である．また鈍麻とは，治療時に患者がレーザ照射に起因す

る痛みを感じないため，無麻酔で治療が可能となる効果である．

これらの様々な効果は，そのほとんどにおいてNd:YAG レーザ

を照射したとき最も効果的に発現すると報告されている． 

3. 先端加工ファイバを用いた先進治療 

3.1 先端加工ファイバ 
Nd:YAG レーザは水に対する吸収が少なく，歯質表面に

照射すると周辺にまで光が透過するため，治療部位に効果

的にレーザ光を吸収させるには，墨汁などの吸収剤を患部

表面に塗布する必要がある．しかしながら，治療部位は図

3 に示すように歯肉と歯質間の狭い局所や根管の深部先端

など，吸収剤を塗布することが困難な箇所がほとんどであ

る．また，出射されたレーザ光による歯髄組織の壊死や患

部周辺の健全組織の損傷などを考慮しながら照射する必要

がある．そこで，これらの解決方法として伝送用光ファイ

バの先端を加工して，レーザ光の出射形態を変える手法が

提案されている．これまで提案された手法は，以下の 4 つ

である． 
(1)ファイバ先端に黒色吸収剤を塗布後レーザ照射する 20)． 
(2)ファイバ先端を工具等で先鋭加工する 21)． 
(3)炭素粒子をファイバ先端に付着させ，レーザ照射により

先端を加工する 22,23) 

(4)酸化チタンペレットにファイバ先端を押し当て，レーザ

照射により先端を加工する 24)． 
上記(1)の方法は，塗布した黒色吸収剤が複数回のレーザ

照射で蒸散するため持続性に欠ける，(2)の方法は，臨床で

一般的な数百µm 程度のコア径では先鋭加工が困難である

などの課題を有する．また，(3)の方法は加工ポッドと呼ば

れる専用工具で得られるもので，加工性や持続性に優れて

いるが，均一な加工が難しく形状によって性能が異なると

いう課題がある．そこで我々は，これらの課題の解決手段

として，(4)に示す酸化チタン粉末を含有したペレットで加

工する手法を提案した．加工に用いる酸化チタン粉末は，

臨床歯科医が一般的に使用している口腔内洗浄液に含まれ

ており，先端加工ファイバを得るための専用工具は必要と

しない．以後，本手法で得られるファイバを TP 処理ファ
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図 1 水の吸収スペクトル 
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図 2 レーザ照射で生じた歯質表面の窩洞 
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図 3 歯周病治療の模式図 



イバと呼称することとする． 
酸化チタンペレットによるファイバ先端の加工方法を図

4 に示す．ペレットは，粒径が 0.05µm～50µm の TiO2乳液

を薄用紙に染み込ませて，容器内で乾燥させて製作する．

そして，容器から取り出したペレットにファイバ先端を押

し当て，数秒間レーザ光を出射させて引き抜くと TP 処理

ファイバが得られる．処理されたファイバ先端は，図 5 に

示すようにクラッドが除去されてコアが露出している．こ

の部位は，TiO2粉末にレーザ光が吸収されて生じた熱で表

面が溶融・凝固している．本処理によって，ファイバ先端

のみから出射されていたレーザ光が，側面からも出射され

るようになる 25)． 
3.2 TP処理ファイバ先端のエネルギー分配割合測定 
TP 処理ファイバから出射されるエネルギーは，図 6 に示

すように先端から出射される直進レーザエネルギーEf，側

面から出射される側面レーザエネルギーEs，先端部位で熱

に変換されるエネルギーEh，出射端で内部に反射されるレ

ーザエネルギーErの４つに分けられる．しかしながら，TP
処理したファイバ先端は再凝固層で覆われているため，出

射端で内部に反射されるレーザエネルギーErは十分に小さ

いと考えられる．そこで，TP 処理したレーザ出射端におけ

るエネルギーを，直進レーザエネルギーEf，側面レーザエ

ネルギーEs，熱変換エネルギーEhの 3 つで表すこととし，

これらの割合を実験的に求めた 26)． 
直進レーザエネルギーの割合は，ファイバに入射するレ

ーザエネルギーに対して，TP 処理後にファイバから出射す

るレーザエネルギーの割合から知ることができる．ファイ

バ内に入射したレーザは，出射端で 4%程度が内部に反射

されることも考慮し 27)，入射レーザと出射レーザをそれぞ

れフォトダイオードで測定して直進レーザエネルギーの割

合を求めた． 
熱変換エネルギーの測定装置を図 7 に示す．積分球の内

面は，Nd:YAG レーザ光をほぼ 100%反射する硫酸バリウム

粉末が塗布されている 28)．TP 処理ファイバ先端を積分球

内部に挿入してレーザ出射すると，ファイバ先端から出射

する直進レーザと側面レーザが壁面で反射を繰り返して検

出部へと導かれるため，入射エネルギーとの差分から熱変

換エネルギーを求めることができる． 
図 8 は，このようにして求めた TP 処理ファイバ先端の

エネルギー分配割合を示している．TP 処理の入射エネルギ

ーE に対する直進レーザエネルギー，側面レーザエネルギ

ー，熱変換エネルギーの割合が求まっている．歯科臨床に
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図 4 酸化チタンペレットの作成方法 
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図 5 TiO2ペレットで製作した先端加工ファイバ 
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図 6 TP 処理ファイバ先端のエネルギー分布 
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図 7 熱変換エネルギーの割合の測定方法 
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図 8 TP 処理ファイバ先端のエネルギー分配割合 



一般的に用いられる E=600 mJ/pulse の TP 処理条件では，

70%が直進レーザエネルギーとして，10%が側面レーザエ

ネルギーとして，残りの 20%が熱に変換されて出力される

ことがわかる．

3.3 レーザ出射時のファイバ先端の温度

TP 処理ファイバ先端では，レーザ光の出射と共に一部が

熱エネルギーに変換されることがわかった．そこで，生じ

る熱エネルギーが歯質に与える影響を検討するため，ファ

イバ導光型赤外線輻射温度計を用いて，TP 処理ファイバ先

端の温度測定を行った．

赤外線輻射温度計の概要を図 9 に示す．試料表面から輻

射された赤外線は，コア径 1 mm のカルコゲナイド光ファ

イバで受光して赤外線検出素子へ伝送する．カルコゲナイ

ドファイバは，図 9(b)に示すようにレーザ光が直接照射さ

れることを防ぐため，TP 処理ファイバの後方 45°の位置

に固定した．検出素子は，InSb 素子上に InAs 素子を積層

したもので，共に応答速度が 1 µs と速く，ファイバ先端の

温度を計測するための十分な性能を有している 29)．また，

各素子に Nd:YAG レーザ光が入射しないようにするため，

Ge フィルタを用いて 1.6 µm 以下の赤外線を遮光した．温

度への換算は両素子からの出力比を取り，別途測定した校

正曲線を用いて行った．両素子の出力比を取ることで，輻

射率の影響を抑えることができる 30)．

図 10 は，InAs 素子からの出力波形例である．レーザ光

の出射開始時間は t =100 µs の位置であり，τ =400 µs のパ

ルスレーザー光を出射したときの結果である．出力は，レ

ーザ光を出射してから 50 µs 経過して上昇しており，レー

ザ光の出射終了時に最高温度に到達し，以後減少している．

温度上昇に 50 µs の遅れがあるのは，本温度計が約 300℃以

上の温度に対して感度を有しているためである．グラフか

らわかるように，ファイバ先端からの出力はレーザ光の出

射終了時に最大値となっている．

図 11 は，レーザ光の出射が終了してからの TP 処理ファ

イバ先端の温度変化について示した結果である．t =0 µs の
位置がレーザ光の出射終了時間である．グラフから，出射

終了時は先端温度が 1800℃と高温であるが，その後急激に

温度が減少して，t =700 µs 後には 300℃近くまで低下して

いるのがわかる．これは，ファイバの主成分である石英の

定圧比熱が 0.79 J/gK と小さいこと 31)，TP 処理したファイ

バ先端長が 1 mm程度と短いことに起因して，熱容量が 2.20
×10-4 J/K と小さくなるためである．このことより，TP 処

理ファイバを用いた臨床ではファイバ先端が瞬間ではある

が非常に高温となっており，その取扱いには注意が必要と

いえる．

単発レーザ光を繰り返し出射したとき，出射回数とファ

イバ先端の温度との関係を図 12，レーザ光の出射前後のフ

ァイバ先端の SEM 画像を図 13 に示す．照射エネルギーE
をパラメータとしている．グラフからわかるように，単発

レーザ光を繰り返し出射することでファイバ先端の温度が

次第に低下している．これは，レーザ光の出射と共にファ

イバ先端が劣化するためである．TP 処理直後のファイバ先

端はTiO2粉末が付着しており，レーザ光を出射するとTiO2

粉末にレーザ光が吸収されて加熱し，このとき生じた熱に

よってファイバ表面が溶融，再凝固すると考えられる．こ
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れに対して，出射回数が増加するにつれて表面に付着した

TiO2粉末は蒸散して消失し，温度が次第に減少したものと

考えられる． 
3.4 TP処理ファイバの窩洞形成能 
窩洞形成におけるファイバ先端の TP 処理の効果を検証

するため，TP 処理ファイバと未処理ファイバでエナメル質

表面に窩洞を形成し，SEM 観察および 3 次元形状測定を行

った．得られた結果を図 14 に示す． 
未処理ファイバで形成した窩洞は，図 14(a)に示すように

中心が最も深く除去されており，窩縁に近接するにしたが

って浅くなっている．また，レーザ照射部にはエナメル質

の再凝固層が存在し，窩洞周辺には蒸散したエナメル質が

再凝固して隆起している．これに対し，TP 処理ファイバに

よる窩洞は，図 14(b)に示すように全体的に浅く不均一にな

っている．TP 処理によって直進光が減少する効果が表れて

おり，歯質内へのレーザ光の透過が低下していることが分

かる．また，エナメル質が再凝固した領域が広くなってお

り，側面光によって歯質が除去される領域が広くなってい

ることがわかる． 

歯質表面に吸収剤として墨を塗布してレーザ照射を行い，

レーザエネルギーと窩洞体積の関係を調べた結果を図 15

に示す．未処理ファイバ，TP 処理ファイバ共に，照射エネ

ルギーの上昇につれて窩洞体積が大きくなっている．単位

体積の歯質を除去するのに必要なエネルギーを求めたとこ

ろ，未処理ファイバが 157J/m3，TP 処理ファイバが 198J/m3

となった．すなわち，未処理ファイバと比較して TP 処理

ファイバのエネルギーが約 40J 大きくなっており，このエ

ネルギーが側面レーザエネルギーおよび熱エネルギーとし

て，根管内やポケット内の治療に使用されていると考える

ことができる． 

4. おわりに 

レーザ光を用いた歯科治療は，タービンブレードの代替

としての切削加工のみならず，初期う蝕であれば歯質表面

にレーザ光を照射するだけで患部が治療でき，また，患者

が痛みを感じにくいため無麻酔による治療が可能となるな

ど，様々な臨床例が報告されている．しかしながら，いず

れの報告も臨床学的にその効果が述べられているのみであ
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り，歯質表面にレーザ光を照射したときに生じる詳細な現

象を考慮した文献はあまりない． 
本稿で取り上げた TP 処理ファイバは，組織透過性であ

るため吸収剤の使用が必要であった Nd:YAG レーザ光につ

いて，吸収剤を使用せずに硬組織表面を治療でき，また，

TP 処理ファイバ先端で生じる熱で軟組織の切開・止血が可

能となるなど，臨床現場で硬組織や軟組織を意識せず治療

することが可能となった．今後は，歯科臨床におけるレー

ザ光の使用が更に増えることが予想されている．歯科医師

が臨床に用いるレーザ照射条件を検討するとき，レーザ光

の照射に起因する歯質表面の吸収メカニズムが条件選択の

一助となれば幸いである． 
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