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1  Einleitung 

 

Um den Verlust natürlicher Zähne sowohl funktionell als auch ästhetisch zu 

kompensieren, wurden im Laufe der Jahrhunderte bis hin zur modernen Zahnheilkunde 

immer neue Methoden entwickelt, um dieses Ziel zu erreichen.  

 

So versuchte man im Altertum, fehlende Zähne durch Knochen, Tierzähne, Holz- und 

Metallstücke zu ersetzen. [94] In den letzten beiden Jahrhunderten erfolgte die 

Anfertigung von Zahnersatz bereits aus Edelmetallen und Nichtedelmetallen. Aus 

diesen verschiedenen Methoden etablierte sich dann die Versorgung mit Kronen und 

Brücken aus Verblendmetallkeramik als diejenige, die den wirtschaftlichen sowie 

ästhetischen Bedürfnissen des Patienten am ehesten gerecht wurde. [94] 

 

Mit der Einführung moderner CAD/CAM-Fertigungsverfahren wurde es möglich, 

metallfreien Zahnersatz aus verbesserten Hartkernkeramiken zu fertigen. Dies stellte 

somit parallel zu den Metallkeramiken eine Behandlungsalternative dar. Neben 

ästhetischen und funktionellen Gesichtspunkten überzeugen die vollkeramischen 

Systeme insbesondere durch ihre positiven klinischen Eigenschaften. So weisen 

Vollkeramiken eine höhere Biokompatibilität und Ästhetik auf als Verblend-

metallkeramiken. [185] 

 

Anfang der 80-er Jahre des letzten Jahrhunderts wurden vollkeramische Systeme für 

die Versorgung von Frontzahndefekten mit Veneers, Inlays, Onlays, Einzelkronen und 

kleineren Brücken genutzt. Die Versorgung größerer Lücken im Molarenbereich mit 

Vollkeramik galt jedoch aufgrund der begrenzten Festigkeit der herkömmlichen 

Dentalkeramiken lange Zeit als problematisch. Durch die Weiterentwicklung der 

Keramikgrundstoffe, wie zum Beispiel durch das Hinzufügen von Yttriumoxid, wurde die 

Verwendung von Zirkonoxid und Aluminiumoxid als Gerüstwerkstoff für Brücken im 

kaukrafttragenden Seitenzahngebiet erst möglich. Das Spektrum reicht mittlerweile von 

chairside gefertigten Inlays und Kronen bis hin zu computergefrästen Kronen und drei- 

bis viergliedrigen Brücken. [126; 127; 131; 118; 186] 
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Bei der Versorgung einer Lücke zum Ersatz von bis zu zwei fehlenden Zähnen stehen 

heute beide Arten der Versorgung zur Auswahl - die Verblendmetallkeramik und die 

Vollkeramik. 

 

War ein festsitzender Zahnersatz aufgrund der Mundsituation, wie zum Beispiel 

fehlender Pfeilerzähne, kontraindiziert, gab es lange Zeit nur die Möglichkeit, den 

Patienten mit einem herausnehmbaren Zahnersatz und den damit verbundenen 

Einschränkungen zu versorgen. Mit der ebenfalls fortschreitenden Entwicklung in der 

Implantologie konnte eine kieferchirurgische Vermehrung der Pfeiler nunmehr durch 

Implantate erreicht und damit auch bei größeren Seitenzahndefekten und 

Freiendsituationen wieder eine festsitzende Versorgung ermöglicht werden. Es erfolgt 

also eine Versorgung mit einer so genannten Verbundbrücke, welche sich auf 

natürlichen Zähnen und Implantaten abstützt.  

 

Natürliche Zähne und Implantate unterscheiden sich durch ihre Beweglichkeit im 

Knochen, daher ist es für die Gewährleistung eines dauerhaften Behandlungserfolges 

wichtig, diese Eigenschaften sowohl bei der Planung einer Verbundbrücke als auch bei 

deren Gestaltung zu beachten.  

 

Durch den Faserapparat hat der natürliche Zahn eine Beweglichkeit in axialer und 

horizontaler Richtung, die durch die verschiedenen Grade der Vorschädigung Werte 

von mehreren Zehntelmillimetern erreichen kann. Sie ist abhängig von der 

Wurzelkonfiguration, der im Knochen befindlichen Anteile der Wurzeln, vom Zustand 

der desmodontalen Fasern sowie des umgebenden Alveolarknochens. Im Gegensatz 

dazu ist das Implantat mit dem Knochen verwachsen und weist eine relativ starre 

knöcherne Verankerung auf. [173] 

 

Beachtet man diese Besonderheiten einer Verbundbrücke auf Implantaten und 

natürlichen Zähnen  bei der Planung nicht, kann dies zu Komplikationen, wie 

Dezementierung der Konstruktion, Lockerung eventuell vorhandener Aufbauten, 

Überbelastung des Implantats, Bruch des Zahnes oder der gesamten 

Keramikrestauration, führen. [22; 123] 
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Ziel der vorliegenden Untersuchung ist es, die Auswirkungen der oben beschriebenen 

unterschiedlichen Beweglichkeit eines natürlichen Zahnes sowie eines Implantats auf 

die Bruchfestigkeit der prothetischen Vollkeramikrestauration in vitro zu untersuchen.  

 

Dabei sollen vier verschiedene Ausgangssituationen berücksichtigt und im Anschluss 

miteinander verglichen und statistisch ausgewertet werden.  
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2  Literaturübersicht 

2.1 Historische Entwicklung dentaler Keramiken 

 

Seit jeher wird versucht, verlorene Zähne durch die Benutzung verschiedener 

Materialien zu ersetzen. 

 

Die ersten frühzeitlichen festsitzenden Kronenarten waren Porzellanvollkörper mit 

Stiftverankerung aus Holz, später aus Kautschuk, dann aus Metall. Die Nachteile dieser 

Kronen waren primär die insuffiziente Wurzelbehandlung und Stiftverankerung.  

 

FONZI entwickelte 1808 Porzellanzähne mit palatinalen Platinhäkchen zur 

Verankerung, welche schon in 20 verschiedenen Farben erhältlich waren. 1836 erfolgte 

eine Verbesserung der Stiftverankerung durch PETTERSON und CLARK. [nach 90] 

 

Im Jahr 1880 wurden die Richmondkrone, eine Ringstiftkrone mit Wurzelring gegen 

Wurzelsprengung, und die Logankrone erfunden. Letztere ist eine Porzellan-

hülsenkrone, welche mit Silberine (eine wismuthaltige Zinnlegierung) gefüllt wurde und 

dadurch die Verankerung des Wurzelstiftes mit der Krone gewährleistete. Die Erfindung 

des Zementes erfolgte 1890 durch GUILLEMEON. Gleichzeitig entstand die 

Hülsenkrone. Dies wird als Beginn der eigentlichen Kronenprothetik bezeichnet.  

 

Von da an vollzogen sich die Fortschritte bei festsitzendem Zahnersatz relativ schnell: 

• Anfang des 20. Jahrhunderts entwickelt PREISWERK die Ringdeckelkrone. 

• 1907 - erster Hohlguss von TAGGERT in New-York, Expansions- und Kon- 

traktionswerte waren noch nicht bekannt.  

• 1916 - Land erfindet die Jacketkrone.  

• 1932 - Schalenkeramik nach SCHRÖDER  

• 1934 - Versuche der Aufbrennkeramik durch HILDEBRAND 

• 1949 - Gatzga-Brennen im Vakuumverfahren  

• 1962 - Die Firmen Vita Zahnfabrik und DEGUSSA bieten das erste in Europa 

entwickelte metallkeramische System an.  

(VMK®-Technik = Vita-Metall-Keramik)  [90; 123] 
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In den 50-er und 60-er Jahren begann der eigentliche Durchbruch der 

Verblendmetallkeramik. 1952 meldete WEINSTEIN sein Patent für Aufbrennkeramik in 

den USA an. Er erhöhte den Kaliumgehalt der Verblendkeramik; dies führte dazu, dass 

der Wärmeausdehnungskoeffizient (WAK) der Keramik eine geringere Differenz zum 

Metall aufwies und diese nicht mehr so schnell abplatzte. [105; 90] 

 

Parallel wurde jedoch immer versucht, die Vollkeramiken weiter zu verbessern. In den 

80-er Jahren des vergangenen Jahrhunderts wurden erste gießbare Keramiken, wie 

das Dicor®-System der Firma DeTrey, entwickelt. 

 

Es folgte die mit zwei- und dreidimensionalen Phasen aus Glas und Aluminiumoxid 

infiltrierte Keramik In-Ceram® der Firma Vita. 

 

1980 entwickelten MÖRMANN und BRANDESTINI das Chairside-System, aus dem 

später das Cerec®-System der Firma Siemens/Sirona entstand. Hiermit gab es nun die 

Möglichkeit, chairside Inlays und Kronen zu fertigen. Diese so genannten CAD/CAM-

Systeme wurden in der Zwischenzeit von verschiedenen Firmen entwickelt und auf den 

Markt gebracht. 

 

Ende 2002 wurde schließlich mit dem Lava®-System der Firma 3M ESPE eine 

Möglichkeit geschaffen, so genannte Keramikgrünlinge zu bearbeiten und diese dann 

zu hochfesten Vollkeramikbrücken zu sintern. [1] 
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2.2 Einteilung dentaler Keramiken 

 

In der Zahnmedizin und der Werkstoffkunde werden zwei Arten von Keramiken 

unterschieden (Tab. 01):  

 

Nichtoxidkeramiken (auch Silikatkeramiken oder Glaskeramiken genannt) und 

Oxidkeramiken (mit einfachen Oxiden,  wie AL2O3, ZrO2 und TiO2 sowie komplexe 

Oxide, wie Spinelle).  

 

Tab. 01: Einteilung der Keramikarten [118]   

Oxidkeramische Werkstoffe Nichtoxidkeramische Werkstoffe 

Aluminiumoxid Siliziumkarbid 

Mg-Al-Spinell Siliziumnitrid 

Zirkoniumoxid Aluminiumnitrid 

Dichtgesintertes Zirkoniumoxid Borcarbid 
 

Nichtoxidkeramiken entstehen durch die Verwendung von Bor, Kohlenstoff, Stickstoff 

und Silizium. Sie zeichnen sich durch eine große Anzahl von kovalenten Bindungen aus 

und haben dadurch eine hohe Festigkeit, ein hohes Elastizitäts-Modul und eine große 

Härte. 

 

Silikatkeramik ist die älteste verwendete Nichtoxidkeramikart. Sie enthält die 

Silikatträger Tonerde, Kaolin, Feldspat und Speckstein und die in hohen Anteilen 

vorhandene Glasphase, deren wesentlicher Bestandteil Siliziumoxid ist. Aufgrund der 

leichten Verfügbarkeit der natürlichen Rohstoffe ist die Silikatkeramik kostengünstig und 

macht dadurch einen großen Teil der Dentalkeramiken aus. 

 

Oxidkeramik  besteht zu 90 % aus einphasigen und einkomponentigen Metalloxiden, 

wobei eine Glasphase fehlt. Durch die hohen Sintertemperaturen entstehen 

gleichmäßige Mikrogefüge und damit sehr bruchzähe, verschleißarme, temperatur- und 

korrosionsbeständige Werkstoffe. [118] 

 

Keramiken bestehen aus Metalloxiden in ihrer höchsten abgesättigten Form, eine 

weitere Oxidationsstufe ist nicht möglich. Dadurch erklärt sich unter anderem die hohe 
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Biokompatibilität des Materials. Eine oberflächliche Korrosion durch alkalische OH-

Ionen ist möglich, findet jedoch im sauren Mundhöhlenmilieu nicht statt. [195; 196] 

 

Zirkumdioxidkeramik (ZrO2) 

 

KLAPROTH (1743 bis 1817) isolierte das Metall Zirkon in seiner Berliner Zeit bei der 

Untersuchung von Mineralien und fügte es als 40. Element dem Periodensystem zu. 

[139; 90] In der Natur findet man Zirkon hauptsächlich als Verbindung mit 

Siliziumdioxid, so genanntem Zirkonium in vulkanischen Gesteinen. 

 

Zirkoniumdioxid gehört zur Gruppe der Oxidkeramiken und zeichnet sich durch seine 

hohe Dichte, feine Korngröße, Porenfreiheit, Reinheit und den geringen Glasanteil aus. 

 

Es lassen sich röntgenologisch entsprechend der Temperatur drei kristalline Formen 

ermitteln: die monokline, die kubische und die tetragonale Phase. Letztere wird 

aufgrund ihrer physikalischen Eigenschaften in der Zahnmedizin verwendet. 

 

Die einzelnen Phasen liegen bei verschiedenen Temperaturen vor: 

 
Abb. 01: Umwandlung der kristallinen Phasen 

 

Die oben abgebildete Volumenänderung beim Übergang von der tetragonalen in die 

monokline Phase während des Abkühlens stellte die Techniker lange Zeit vor große 

Probleme, da sich hohe innere Spannungen bildeten und nach dem Sintern spontane 

Rissbildung auftrat. Dadurch war die Herstellung größerer Werkstücke aus reinem 

Zirkoniumdioxid nicht möglich. Erst die Idee von GARVIE et al., stabilisierende Oxide 
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(MgO, CaO oder Y2O2) zuzugeben, führte zu einer stabilen tetragonalen Phase 

während des Abkühlens. Je nach Höhe des Stabilisierungsgrades  unterscheidet man 

zwischen teilstabilisiertem  Zirkoniumdioxid (PSZ = partially stabilized ZrO2) und voll-

stabilisiertem Zirkoniumdioxid (TSZ = totally stabilized ZrO2). [95; 92; 61] 

 
Das heute verwendete Zirkondioxid wird generell gehipt (hot-isostatic-pressure). Nur 

durch dieses aufwendige Verfahren unter Beachtung aller Verfahrensschritte erhält man 

ein hochfestes Zirkonoxidmaterial, das die Anforderungen für Zahnersatz erfüllt.  

 

Erst vor wenigen Jahrzehnten gelang es Technikern, dieses Material mit seinen guten 

Eigenschaften noch zu verbessern. Vor allem die Festigkeitssteigerung durch 

Zulegieren von Bestandteilen (Yttriumoxid), wie oben beschrieben, war ein großer 

Fortschritt. Das Risswachstum konnte deutlich reduziert werden, da die Umwandlung 

von tetragonaler zu monokliner Kristallphase die Energie verbraucht, die für ein 

Risswachstum nötig wäre. Durch das Hipen (dt. heiß-isostatisches-pressen) konnte ein 

sehr dichtes Gefüge erreicht werden. Beide Bedingungen sollten erfüllt werden, um 

große, weitspannige Brücken anfertigen zu können. Dieses so veränderte Zirkonoxid 

weist mehrere Eigenschaften auf, die es zu einem wichtigen Werkstoff für die 

Dentaltechnik macht. Die Biegefestigkeit beträgt mehr als 900 Mega-Pascal (Abb. 02). 
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Abb. 02: Biegefestigkeit einiger Keramiken [nach 121] 
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Die Bruchlast an dreigliedrigen Brücken liegt bei circa 2.200 Newton (Abb. 03). 

Zusätzlich ergibt ihr hohes Risswiderstandsvermögen die Indikation für den Einsatz bei 

Seitenzahnbrücken.  
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Abb. 03: Bruchlasten einiger Keramiken [nach 121] 

 

Der KIC-Wert beträgt mehr als 7. Zudem sind die leichte Transluzenz, verbunden mit der 

weißen bis gelblichen Farbe, die gute Biokompatibilität, hohe Säurebeständigkeit (außer 

gegen Flusssäure) und die hohe Verfügbarkeit in der Natur (Zirkon steht an 17. Stelle 

der häufigsten Elemente der Erde)  entscheidend. 

 

Neben den bisher genannten positiven Eigenschaften gibt es auch Nachteile. Zirkon-

oxid ist mechanisch schwer zu bearbeiten und hat ein hohes Gewicht (Dichte: 6,5 

g/cm3, ist aber trotz allem noch leicht im Vergleich zu Gold mit einer Dichte von 

19,3g/cm3). 

 

Für die Herstellung von Zirkonoxid (ZrO2) verwendet man heute Zirkonsande aus 

China, Südafrika oder Australien. Diese Zirkonsande werden gelöst und in mehreren 

Schritten chemisch gereinigt, bis ein hochreines Ausgangsprodukt entsteht. Dieses 

Material wird mit Yttriumoxid (Y2O2) legiert, anschließend wärmebehandelt (kalziniert) 

und gemahlen. Der so vorbereitete Rohstoff weist eine hohe Reinheit auf und ist 

nahezu frei von Verunreinigungen. [121] 
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2.3  Allgemeine werkstoffkundliche Definitionen  

 

Kaukraft 

 

Soll eine Keramik den im Mund auftretenden Kräften standhalten, ist es notwendig, die 

Kaukraft genau zu bestimmen. 

 

In der Literatur finden sich verschiedene Angaben: 

• SCHWICKERATH und COCA ermittelten in ihrer Studie Werte von 400 N für 

Einzelkronen. [172] 

• Durch KÖRBER und LUDWIG wurden im Seitenzahngebiet Kaukräfte von 

maximal 300 N gemessen. [98] 

• KELLY ermittelte für Patienten mit Bruxismus Werte von maximal 800 N. [82] 

 

Es ergeben sich demnach ein Mittelwert von 550 N und ein Maximum von 800 N. 

Darüber hinaus empfahl TINSCHERT et al., den ermittelten Durchschnittswert der 

maximalen Kaukraft um 200 N zu erhöhen, da sich durch eine Wechsellast die 

Anfangsfestigkeit der Keramik um 50 % verringert. [186] Ein Vollkeramikwerkstoff zur 

Herstellung eines Brückengerüstes sollte demnach mindestens der Belastung von 1000 

N standhalten. [172 ; 98; 118]  

 

 
Abb. 04: Mittlere und maximale Kaukräfte in Abhängigkeit von der Wurzelform [nach 70] 
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Wärmeausdehnungskoeffizient 

 

Der Ausdehnungskoeffizient oder Wärmeausdehnungskoeffizient ist ein Kennwert, der 

das Verhalten eines Materials bezüglich Veränderungen seiner Abmessungen bei 

Temperaturveränderungen beschreibt. Der hierfür verantwortliche Effekt ist die 

Wärmeausdehnung. Der Wärmeausdehnungskoeffizient beschreibt den Grad der 

Ausdehnung bei einer Temperaturänderung um ein Kelvin. Es wird zwischen dem 

thermischen Längenausdehnungskoeffizienten α (auch linearer Wärmeausdehnungs-

koeffizient oder Wärmedehnung) und dem thermischen Raumausdehnungskoeffizienten 

γ (auch räumlicher Ausdehnungskoeffizient oder Volumenausdehnungskoeffizient oder 

kubischer Ausdehnungskoeffizient) unterschieden (Abb. 05). 

 

 

Abb. 05: Biegefestigkeit und Wärmeausdehnungskoeffizient einiger Keramiken 
[121] 

 

 

Biegefestigkeit 

 

Unter der Biegefestigkeit versteht man die kritische Biegezugspannung, bei der eine 

Fraktur durch Rissbildung eingeleitet wird. Sie ist die Grenze der elastischen 

Belastbarkeit einer Dentalkeramik bzw. die ertragbare mechanische Spannung. Sie wird 

als der Widerstand (Grenzwert) gegen Kräfte gemessen, die rechtwinklig zur 

Längsachse eines Körpers (Balken, Platte) wirken und diesen bis zur Fraktur 

 



18 
 

beanspruchen. Beim Durchbiegen herrscht auf der dem Druck abgewandten Seite 

Zugspannung.  

 

Von allen Keramiken weist Zirkoniumdioxid die höchste Biegefestigkeit bei gleichzeitig 

höchster Risszähigkeit auf. Die Biegefestigkeit von Zirkoniumdioxid entspricht den 

Werten von Kobalt-Chrom-Dentallegierungen. Beim statischen Belastungstest einer 

dreigliedrigen Brücke mit einem Zirkoniumdioxidgerüst können höhere Festigkeitswerte 

erzielt werden als mit Typ-IV-Edelmetalllegierungen. Die entsprechenden Werte der 

Zirkoniumdioxidkeramik in Form von dreigliedrigen Brücken erreichten über 1000 MPa 

(Abb. 05). [78] 

 

Elastizitätsmodul 

 

Das Elastizitätsmodul kennzeichnet den Widerstand, den ein Werkstoff seiner 

elastischen Verformung entgegenbringt. [78] 

 

Riss- oder Bruchzähigkeit 

 

Die Riss- oder Bruchzähigkeit beschreibt den Widerstand, den ein Werkstoff an einer 

Rissspitze aufbringen kann, um ein weiteres Fortschreiten des Risses zu verhindern. 

[118] Der Grenzwert gegen Sprödbruch wird als kritische Bruchzähigkeit KIC (Einheit 

MPa.m½) angegeben und ist eine geeignete Größe, um Keramiken nach ihren 

Festigkeitseigenschaften zu klassifizieren. Eine Einteilung in drei Festigkeitsklassen 

anhand der Bruchzähigkeit von BIENIEK wurde durch KAPPERT und KRAH aktualisiert 

und in der Tabelle (Tab. 02) dargestellt. [78] 

 

Tab. 02: Angabe der Bruchzähigkeit ausgewählter Keramiken [nach 78] 

Keramik Bruchzähigkeit in MPa.m ½

Dentalkeramik mit gut verteilten Leuzitkristallen 1 MPa.m ½ 

Oxid-verstärkte Keramiken 3 MPa.m ½ bis 6 MPa.m ½ 

Zirkonoxidkeramiken 10 MPa.m ½ 
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Unter Bruchfestigkeit oder Bruchgrenze versteht man jene Grenze bei Druck-, Zug-, 

Biege- oder Torsionsbelastung, bis zu der ein Werkstoff belastet werden kann, ohne zu 

brechen (Abb. 06). Die Bruchlast ist die Kraft, die zum Zeitpunkt des Bruchs 

aufgewendet wird. [73] 

 

 

Abb. 06: Biegefestigkeit  und Zähigkeit und einiger Keramiken [121] 

 

Rissbildung 

 

Keramiken haben die Eigenschaft, bei Raumtemperatur eine abnehmende 

Zeitstandsfestigkeit bei zunehmender Belastung zu zeigen. An interkristallinen 

Gefügefehlern entsteht durch Spannung ein sich langsam vergrößernder Riss, der, 

wenn der kritische Punkt überschritten ist, zu einem plötzlichen Versagen der 

Konstruktion führt. Im Gegensatz zu Metall, bei dem vor dem Bruch noch ein 

spannungsreduzierendes Fließen erfolgt, kollabiert Keramik plötzlich. Druckspannungen 

wirken sich hierbei eher risshemmend aus, während Scher- und Zugspannungen durch 

ihre Wirkung auf die Rissflanken diese öffnen und vergrößern. [62; 172; 98 ; 118; 84; 

17; 18] 
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Biokompatibilität 

 

Unter Biokompatibilität versteht man die Verträglichkeit und Beständigkeit eines in den 

Körper eingebrachten Stoffes, ohne Reaktionen des Körpers auszulösen. 

Dies erfüllen die Keramiken weitgehend, wobei im marginalen Randbereich der 

Zement- bzw. Klebefuge dies nicht uneingeschränkt gilt. Generell besteht eine 

geringere Plaqueakkumulation bei Vollkeramik gegenüber der Metallkeramik. [2] 

 

2.4 Befestigungsarten 

 
Es gibt für Vollkeramikrestauration zwei Arten der definitiven Befestigung: die 

konventionelle Zementierung mit Zink-Phosphat-Zement (Harvard Dental International 

GmbH ® Berlin) oder mit Glasionomerzement (Ketac Cem®) (Tab. 03 und 04). 

Alternativ dazu bietet sich die Möglichkeit an, vollkeramischen Zahnersatz adhäsiv mit 

Kompositen zu befestigen. [10] Dazu ist es allerdings erforderlich, die Oberflächen des 

Ersatzes und des Zahnes durch ein aufwendiges Verfahren vorzubehandeln. 

 

Oxidkeramiken, wie Aluminiumoxid und Zirkoniumdioxid, sind wegen der fehlenden 

Glasphase nicht anätzbar. Deswegen erfolgt eine Vergrößerung der Haftoberfläche der 

Keramik durch Abstrahlen mit Korundpartikeln bei 2,5 Bar Druck und einer Korngröße 

von 50 -110 µm. Weiterhin sollte nach erfolgter Einprobe eine Reinigung der Keramik-

oberfläche mit Phosphorsäure erfolgen. Die so vorbehandelte Restauration kann 

danach mit  einem selbstadhäsiven Phosphatmonomer, einem Befestigungskomposit  

(Espe Rely X Unicem) eingeklebt werden. [10] 
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Tab. 03: Zementierungsempfehlungen zum definitiven Befestigen vollkeramischer 
Restaurationen [10; 86] 

 

Konventionelle Befestigung (mit 
Zement) bei Kronen und Brücken 

Adhäsive Befestigung (Befestigungskomposites) 
bei Inlays, Teilkronen, Kronen und Veneers 

- Empress 2 Lithiumdisilikat 
- In-Ceram Alumina 
- In-Ceram Spinell 
- In-Ceram Zirconia 
- Cercon Smart 
- DCS Zirkonoxid TZP-A 
- Everest Zirkonoxid ZS, ZH 
- Lava Zirkonoxid 
- Procera AllCeram, Zirconia 
- VITA YZ Cubes for Cerec 

- Sinterkeramiken 
- Empress 1 und weitere Presskeramiken 
- Celay Feldspatkeramik 
- Cerec Mark II, ProCAD 
- Cerapress 
- Cergogold 
- Finesse 
- Lava Zirkonoxid 
- Procera AllCeram, Zirconia 
- VITA YZ Cubes for Cerec 

 

Tab. 04:  Zementierungsempfehlungen zum definitiven Befestigen vollkeramischer 
Restaurationen [86] 

 

Keramik Silikat Lithiumdisilikat Oxidkeramik 
glasinfiltriert 

Oxidkeramik 
polykristallin

Marken- 
name 

- Vitablocs 
- Empress 
- CEREC Blocs 

- e.max press /  CAD - In-Ceram Spinell 
- Alumina  
- Zirconia 

- In-Ceram YZ 
- Procera  
- ZirCAD  
- LAVA 
- In-Ceram AL 
- Sirona  
- InCoris AL/ZI 

Indikation Inlay, Onlay 
Veneers 

- Kronen 
- kleine Brücken 

- Kronen 
- 3-gliedr.Brücken 

- Kronen 
- Brücken 

Einsetz- 
material 

- Adhäsive Composite    
  (licht-/dualhärtend) 
- Selbstadhäsive   
  Composite  
  (licht-/dualhärtend) 
  (ohne Veneer) 

- Glasionomer 
- Adhäsive 
Composite 
- Selbstadhäsive  
  Composite 
 

- Glasionomer 
- Adhäsive Com-   
  posite              
  (selbsthärtend) 

- Glasionomer 
- Adhäsive Com-     
  posite                
  (selbsthärtend) 
- Selbstadhäsive    
  Composite    
  (selbsthärtend) 

Marken- 
name 

- Variolink  
- Silan Bonder 
- RelyX 
- Unicem 

- Ketac Cem 
- Multilink 
- Panavia 
- RelyX 
- Unicem 

- Ketac Cem 
- Multilink 
- Panavia 
- RelyX 
- Unicem 

- Ketac Cem 
- Multilink 
- Panavia 
- RelyX 
- Unicem 
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Zemente, wie Glasionomer- und Zinkoxidphosphatzement, sind den Kompositen in 

deren physikalischen Eigenschaften unterlegen.[69] Durch die mikroretentive 

Verankerung und chemische Bindung (Silanhaftvermittler) des Komposits an den 

konditionierten Schmelz-  und Keramikoberflächen werden belastungsinduzierte interne 

Scherspannungen der Restauration durch Mitbeanspruchung des Befestigungs-

komposits und der Restzahnsubstanz reduziert und teilweise in keramikgerechte 

Druckspannungen umgewandelt. [191] Die Stabilität des adhäsiv restaurierten Zahnes 

(Zahn-Komposit-Keramik-Verbund) ist größer als die der einzelnen Verbund-

komponenten; werkstoffmechanische Schwächen der Keramik, insbesondere die 

ungenügende primäre Biegefestigkeit und die geringe Risszähigkeit, können dadurch 

weitgehend kompensiert werden. [67] 

 

Abschließend kann gefolgert werden, dass bei adhäsiver Befestigung die Präparations-

formen und die daraus resultierenden Keramikschichtstärken einen wesentlich 

geringeren Einfluss auf die Frakturresistenz des restaurierten Zahnes haben. [10] 

 

2.5 Alterungsverfahren 

 

Um die Mundsituation in einer In-vitro-Studie realistisch nachzuempfinden, sollten zu 

untersuchende Brückengerüste einer künstlichen Alterung durch Thermocycling 

unterzogen werden. 

 

In der Literatur finden sich verschiedene Zykluszahlen und –längen sowie verschiedene 

Temperaturen der Wechselbäder. Am häufigsten finden sich Wassertemperaturen von 

+5°C und +55°C und 20000 Wechselzyklen. [79; 172]  

 

2.6 Biegetests, Bruchtests und DIN Normen 

 

In der deutschen Industrienorm (DIN) 13925 und in der ISO-Norm 6872 sind 

Mindestanforderungen zusammengefasst, die für dentalkeramische Massen gelten 

sollten. [47]  
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Keramiken weisen eine geringe Zug-, aber eine hohe Druckfestigkeit auf. Um diese zu 

vergleichen, bedient man sich verschiedener Biegetests. Die axiale Belastung einer 

Probe führt dabei zu einer Druckspannung auf der einen und einer Zugspannung auf 

der anderen Seite. 

 

Bei den Biegetests haben sich der uniaxiale 3-Punkt-Biegetest und die biaxiale 

Biegeprüfung (z.B. 4-Punkt-Biegetest) als Standards herauskristallisiert (Abb. 07). 

 

Ein Vergleich der Werte der verschiedenen Tests untereinander ist nicht sinnvoll, da der 

4-Punkt-Biegetest niedrigere Festigkeitswerte ergibt als der 3-Punkt-Biegetest. [63] Dies 

ist begründet in der größeren auf Zugspannung stehenden Oberfläche beim 4-Punkt-

Biegestest und der dadurch höheren Wahrscheinlichkeit von Fehlstellen. 

 

Insgesamt ergibt der uniaxiale 3-Punkt-Biegetest verlässlichere Werte und ist weniger 

fehleranfällig. [78] 

 
Legende: F = einwirkende Kraft d = Prüfkörperhöhe  b = Prüfkörperbreite 

l = Auflageabstand  c = Stempelabstand 
 

Abb. 07: Schemata der 3- und 4-Punkt-Biegeversuche 

 

Die Werte der Biegetests errechnen sich nach folgenden Formeln: 

 

3-Punkt-Biegetest  M = 3W l / 2 bd2 

4-Punkt-Biegetest  M = 3W (l-c) / 2 bd2 

(M = maximale Biegefestigkeit in Megapascal, W = Gesamtbruchlast in Newton) [63] 
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2.7       Vergleich des LAVA® Systems mit einigen anderen CAD/CAM Systemen 

 

Die Firma 3M-Espe® brachte 2002 das LAVA®-System auf den Markt. Lava® ist ein 

CAD/CAM-System zur Herstellung von vollkeramischen Kronen und Brücken aus 

Zirkonoxid.  

 

Materialien und Anwendung 

 

Lava® Frame ist ein Zirkonoxid-Keramikmaterial, das sich durch seine hohe Stabilität 

und Biokompatibilität auszeichnet. Es bietet hohe Festigkeit, eine ästhetische 

Erscheinung (7 Farblösungen) und eine hohe Passgenauigkeit. Bei Lava® ist keine 

aufwändige Adhäsivbefestigung notwendig. Lava®-Kronen und Brücken lassen sich 

einfach mit Glasionomerzement, wie beispielsweise Ketac Cem®, eingliedern. 

Überschüsse sind leicht zu entfernen. Eine adhäsive Befestigung, z.B. nach einer 

Silikatisierung mit Rocatec®, ist möglich, aber nicht erforderlich. 

 

Einsatzmöglichkeiten 

 

Mit dem LAVA®-System  kann Zirkonoxid (als Grünling) in ca. 35-75 min zu Kronen und 

Brücken bis zu 40 mm Spanne bearbeitet werden, welche schon als Grünling eingefärbt 

werden können und nach dem Dichtsintern konventionell verblendet werden. 

 

Die nachfolgenden Tabellen (Tab. 05 und 06) geben einen Überblick über die zurzeit 

am Markt befindlichen Systeme, die bearbeitbaren Materialien und die Art der 

Datenerfassung. 
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Tab. 05:  Auswahl wichtiger dentaler CAD/CAM-Systeme [124] 
 

System / 
Hersteller 

Zirkon-
oxid 

Aluminium-
oxid 

Lithium- 
Di-Silikat 

Feldspat Komposit Metall 

inLab / 
Sirona √ √ √ √ √ NE Infinident 

Fertigung* 

nLab MC XL / 
Sirona √ √ √ √ √ NE Infinident 

Fertigung* 

Everest / 
Kavo √ O √ √ O Titan 

Cercon / 
Degudent √ O O O O O 

Zeno / 
Wieland √ O O O O Titan 

Lava / 
3M-Espe √ O O O O O 

* Zentrale Fertigung im Werk, Datenübertragung per Internet  
 
 

Tab. 06:  Vergleich des LAVA® Systems mit anderen CAD/CAM-Systemen [33] 
 

Firma Markt- 
start 

Fräs- 
achsen 

Art der 
Daten- 

erfassung

Verarbeitetes Material 

Keramik Titan EM Kunststoff 

Sirona® 2001 6 mo ja nein nein nein 

Girrbach® 1999 4 mo ja ja ja nein 

Degussa® 2001 3 mw ja nein nein nein 

Vita® 1991 8 mw ja nein nein nein 

DCS® 1999 3/5 mo ja ja ja ja 

Bego® 2002 -- mw ja ja ja ja 

KaVo® 2002 5 mw ja ja ja ja 

WDT® 1999 4 -- ja nein nein nein 

etkon® 2001 3 m ja ja ja ja 

Nobel 
Biocare® 1995 -- mo ja ja nein nein 

3M 
ESPE® 2002 3,5 mo ja nein nein nein 

  Legende: m = Modell nach Abformung, o = optisch, w = Wachsmodellation 
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2.8 Definition und Entwicklung der dentalen Implantate allgemein 

 

Definition 

 

Unter enossalen Implantaten versteht man in der Zahnmedizin alloplastische 

Materialien, die direkt im Knochen verankert zur Befestigung von Zahnersatz dienen.  

 

Als erste Version des heutigen enossalen Implantats kann man die korbähnlichen 

Platin-Iridium-Implantate nach GREENFIELD (1913) bezeichnen. Im Jahre 1920 

entwickelte ERICKE die „Schröderschen Elfenbeinschrauben“ weiter, die jahrelang 

erfolgreich inseriert wurden. Ab Mitte des vorigen Jahrhunderts begann man, 

subperiostale Implantate zu inkorporieren und den Knochen somit „unberührt“ zu 

lassen. [123]  

 

1939 verwendeten die Gebrüder STROCK an der Harvard Universität das erste Mal 

eine Vitallium-Schraube und damit ein inertes Metall als Implantatmaterial.   

FORMIGGINI (1958) verwendete die Idee von STROCK, indem er die nach ihm selbst 

benannte Schraube entwickelte. Nach WEIBRICH et al. (2001) empfahl SCIALOM 

(1962) die Nadelimplantate, die als Zweibein, als Dreibein oder in einer Reihe in Form 

von Nadelstraßen angewandt wurden. [123] 

 

TRAMONTE (1966) entwickelte die Schraubenimplantate weiter. LINKOW (1968) und 

HEINRICH (1971) erfanden die Extensionsimplantate. Zum ersten Mal wurde dabei 

Titan als Werkstoff verwendet. [123] 

 

Nach SCHRÖDER (1994) führte LINKOW (1968) mit seinen enossalen Blattimplantaten 

aus Titan eine Form vor, die sich an der Form einer Zahnwurzel orientierte. Durch 

Extension wiesen diese eine große Kontaktfläche zum Knochen auf. Bei entzündlichen 

Komplikationen wiesen diese jedoch große Nachteile auf, da sich die größere 

Anlagerungsfläche begünstigend für die Entzündung auswirkte. Diese Implantate 

werden heute noch in der 5. Generation (Modifikation) in aller Welt inseriert.  

Parallel zu dieser Entwicklung verlief die wissenschaftliche Erfassung der Mechanismen 

der Einheilung der Implantate. [123] 
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1974 wurde das Intramobile Zylinderimplantat von KIRSCH und ACKERMANN unter 

der Kurzbeschreibung IMZ für die klinische Anwendung freigegeben. SCHRÖDER 

(1994) berichtet, dass man mit dem Intramobilen Zylinderimplantat (IMZ) versuchte, 

durch ein elastisches Ausgleichselement aus Kunststoff die parodontale Beweglichkeit 

natürlicher Zähne zu simulieren. Das Intramobile Element sollte als eine Art 

Stoßdämpfer und Lastverteiler dienen. Außerdem versah man dieses Implantat in Form 

eines Zylinders mit einer Titanplasmabeschichtung zur Oberflächenvergrößerung. 

Negativ wirkte sich hierbei jedoch aus, dass das elastische Ausgleichselement in 

regelmäßigen Abständen ausgetauscht werden musste. Bei der prothetischen 

Versorgung auf IMZ-Implantaten war folglich eine abnehmbare Suprakonstruktion nötig. 

In der Frühphase diente das IMZ-System der Versorgung des zahnlosen Unterkiefers. 

 

Sehr bekannt und seit über 25 Jahren angewendet wird das Brånemark-System. Aus 

experimenteller Grundlagenforschung in den 50-er und 60-er Jahren des                

20. Jahrhunderts  zu Gewebereparationsmechanismen erkannte der Anatom 

Brånemark die hohe Akzeptanz von Titan im Körpergewebe des Menschen. Bis heute 

ist das von ihm auf der Grundlage dieser Forschung entwickelte und nach ihm benannte 

Implantatsystem mit einer Schraube aus Reintitan nur gering modifiziert worden. Zudem 

schlägt Brånemark eine neue Definition für Osseointegration vor: „Osseointegration ist 

als direkte strukturelle und funktionelle Verbindung zwischen organisiertem lebenden 

Knochen und der Oberfläche eines belasteten Implantats definiert". [123] 

 

CARLSON et al. (1986) beschrieb die Osseointegration ALS „a direct bone-to-implant 

contact without interposed soft tissue". [123] 

 

Anfangs waren prothetische Versorgungskonzepte mit Hilfe des Brånemark-Systems in 

erster Linie auf die Thematik des zahnlosen Unterkiefers ausgerichtet. 1985 konzipierte 

das Internationale Team Orale Implantologie (ITI) um SCHRÖDER die ITI-Bonefit-

Implantate. Dieses System ist unter gewissen anatomischen Minimalvoraussetzungen 

für alle Indikationen geeignet. Durch diese Entwicklungen ist es nunmehr möglich 

geworden, verlorengegangene Zähne bei fast allen Indikationen durch ein passendes 

Implantat zu ersetzen. [123] 
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2.9   Besonderheiten in der Beweglichkeit bei der Versorgung mit Verbundbrücken 

 

Beweglichkeit natürlicher Zähne 

 

Der gesunde natürliche Zahn ist über ein komplexes System mit dem ihm umgebenden 

Knochen verbunden. Vom Wurzelzement aus strahlen kollagene Fasern (Sharpey´sche 

Fasern) schräg aufsteigend in den Alveolarknochen ein; durch diese wird der auf den 

Zahn wirkende Kaudruck in eine Zugbelastung des umgebenden Knochens 

umgewandelt. Im 0,2 bis 0,3 mm breiten Parodontalspalt befinden sich zahlreiche 

Nerven, Blut- und Lymphgefäße. Die Nerven sind entscheidend an der Steuerung des 

reflektorischen Kauakts beteiligt. Die Gefäße übernehmen auch mechanische Aufgaben 

im Sinne einer hydraulischen Dämpfung. Durch die beschriebene Aufhängung in der 

Alveole sind Zähne physiologisch beweglich. In apikaler Richtung sind sie schon durch 

geringe Kaukräfte um circa 0,01-0,02 mm intrudierbar. Bei stärkerer Belastung bleibt 

das Kraft-Weg-Verhältnis nicht linear, sondern geht in eine Phase größerer Steifigkeit 

über. Das Ausmaß der Beweglichkeit ist von der Größe der Wurzeloberfläche abhängig. 

Bei langsamer horizontaler Kraftapplikation lässt sich das Bewegungsmuster nach 

MÜHLEMANN in drei Phasen einteilen (Abb. 08).  

 

 
Legende: A = initiale B = intermediäre C = terminale Zahnbeweglichkeit 

Abb. 08: Phasen der Zahnbeweglichkeit eines gesunden Zahns  (nach H.R. 
Mühlemann [128]) 
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Die initiale Phase resultiert aus der Straffung der Sharpey´schen Fasern, die eine hohe 

Nachgiebigkeit besitzen; die intermediäre Phase basiert auf elastischen Deformations-

vorgängen und Flüssigkeitsverdrängung im Parodontium; in der terminalen Phase 

erfolgt eine elastische Verformung des umliegenden Alveolarknochens. [128; 129; 132] 

 

Beweglichkeit von dentalen Implantaten 

 

Implantate sind nach optimaler Einheilung („Osseointegration“) ohne Bildung einer 

Zwischenschicht eng mit dem Knochen verbunden.  

Der Kaudruck wird ohne Dämpfung als Druck direkt auf den Alveolarknochen 

übertragen. Eine Bewegung des Implantats relativ zum Knochen ist nicht möglich. 

Daher besteht während eines Belastungszyklus beim Implantat ein eher linearer Bezug 

zwischen einwirkender Kraft und deren Weiterleitung in den umgebenden Knochen. 

Flexibilität im Bereich des Implantats ist nur durch die Eigenelastizität des 

Implantatkörpers, der Suprastruktur und des Knochens gegeben. Im Vergleich zu einem 

Zahn mit gesundem Parodontium ist die Beweglichkeit („Resilienz“) eines 

osseointegrierten Implants in etwa 10- bis 100-fach niedriger anzusetzen. Bei 

Attachmentverlust des Zahnes mit einhergehender Lockerung fallen diese Unterschiede 

in der Beweglichkeit noch größer aus.  

Lediglich bei sehr kurzen Belastungsmomenten sind die Unterschiede geringer. Einen 

Sonderfall stellt ein ankylosierter Zahn dar, der eine ebenso geringe Beweglichkeit wie 

ein Implantat aufweist. Eine Übersicht über die Unterschiede zwischen Zahn und 

Implantat findet sich bei SCHULTE.  

 

Es ist vorstellbar, dass sich bei der Verbundbrücke unter Krafteinwirkung eine Situation 

ergibt, in der der zahngetragene Teil der Brücke als Hebelarm wirkt und das Implantat 

eine starre Achse bildet. Nimmt man vereinfachend an, Implantat, Aufbau und Knochen-

verbund bildeten eine starre Einheit und beim Zahn bestünde die charakteristische 

Beweglichkeit, so hätte das Implantat bei Belastung des Zahnes das Moment M = F x L 

(Kraft x Länge) (in N x m) zu tragen, während der Zahnhalteapparat eine Unterbe-

lastung erfahren würde, dargestellt in der Abbildung 9. Infolgedessen könnten die 

verschiedenen Elemente der Verbundbrücke Schaden nehmen. [20; 123; 128; 129; 

150] 
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Abb. 09:  Theoretisch vorstellbare Hebelarmsituation bei einseitiger  

Belastung der Verbundbrücke auf Seiten des Pfeilerzahnes  
(Biegemoment M = F x L in N x m) [nach 128] 
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2.10 Festigkeit von konventionellen Metallkeramikrestaurationen 

 

Um eine Einordnung der in dieser Studie gewonnenen Bruchlasten von Keramik zu 

ermöglichen, war es sinnvoll, in der Literatur nach Studien zu suchen, die sich mit der 

Bruchlast von Metallkeramik beschäftigt haben. Abbildung 10 zeigt einige Beispiele von 

Bruchfestigkeitswerten einer dreigliedrigen Seitenzahnbrücke. 
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Abb. 10: Bruchfestigkeit dreigliedriger Seitenzahnbrücken [77]  

 

Die Metallkeramikkombination Deguderit U mit Vita VMK erreicht, laut einer Studie 

KAPPERTS, 1.150 Newton, bei gleicher Standardabweichung der Messwerte. Einen 

ebenfalls durchgeführten Thermo-Schock-Test überstand hier nur Zirkonoxid mit 

Triceram zu 100 Prozent. Systeme wie Metallkeramik oder Galvanotechnik erreichten in 

dieser Studie weniger als 70 Prozent. Für die Biegefestigkeit fand KAPPERT in einer 

zweiten Studie heraus, dass diese bei Metallkeramiken 70 MPa betrug. [76; 77] 

 

RUDOLPH ermittelte in seiner Studie  zur Randspaltmessung und Festigkeitsprüfung 

von Metallkeramikkronen Mittelwerte für lasergeschmolzene VMK-Restaurationen von 

1887 N und 2080 N für gegossene Restaurationen. [154] 

 

Eine von MÜLLER durchgeführte in-vitro-Untersuchung ermittelte Werte zwischen     

690 N und 1679 N für dreigliedrige Galvanobrücken, und er stellte damit eine 

eingegrenzte Indikation im Seitenzahngebiet fest. [130] 
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3 Problemstellung 

 

Ziel der vorliegenden Simulation im Rahmen einer In-vitro-Studie soll es sein, die den 

Verbundbrücken immanente unterschiedliche Beweglichkeit der Pfeiler (natürlicher 

Zahn, Implantat) auf ihren Einfluss auf die Bruchfestigkeit von unterschiedlich 

konfigurierten viergliedrigen CAD/CAM-gefertigten Seitenzahnbrücken aus Zirkondioxid 

(LAVA®-System) zu untersuchen. 

 

Die Untersuchungsgruppen sollen dabei auf folgende Einzelpunkte hin überprüft 

werden: 

 

1) Welche Bruchlastwerte erreicht eine beidseitig beweglich gelagerte Brücke 

(Simulation Brücke auf natürlichen Pfeilerzähnen)? 

 

2) Welche Bruchlastwerte erreicht eine beidseitig starr gelagerte Brücke     

(Simulation Brücke auf Implantaten)? 

 

3) Welche Bruchlastwerte erreicht eine Verbundbrücke mit starr gelagertem 

Prämolaren (Simulation Implantat)? 

 

4) Welche Bruchlastwerte erreicht eine Verbundbrücke mit starr gelagertem Molaren 

(Simulation Implantat)? 

 

5) Welche mechanische Festigkeit wird von den Proben generell erreicht und ist 

diese mit konventioneller Metallverblendkeramik vergleichbar? 

 

6) Gibt es statistisch signifikante Unterschiede der Bruchlast zwischen den 

verschieden konfigurierten Brücken? 

 

7) Gibt es Besonderheiten bei der Bruchmechanik, welche sich auf die unterschied-

liche Beweglichkeit zurückführen lassen? 
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4 Material und Methoden 

 

4.1. Hauptversuche 

 

Zur vergleichenden Testung sollen folgende vier Gruppen auf Bruchlast untersucht 

werden: 

 

1) 10 viergliedrige Brücken aus LAVA® Vollkeramik ohne Beweglichkeit, auf 

Messing-Stümpfen, in Kunststoff eingebettet 

2) 10 viergliedrige Brücken aus LAVA® Vollkeramik mit Beweglichkeit beider 

Stümpfe, auf Messing-Stümpfen, in Kunststoff eingebettet 

3) 10 viergliedrige Brücken aus LAVA® Vollkeramik mit Beweglichkeit des Molaren,  

auf Messing-Stümpfen, in Kunststoff eingebettet 

4) 10 viergliedrige Brücken aus LAVA® Vollkeramik mit Beweglichkeit des 

Prämolaren, auf Messing-Stümpfen, in Kunststoff eingebettet 

 

Alle vier Untersuchungsgruppen wurden dem Thermocycling unterzogen.  

Es ergibt sich folgendes Flussdiagramm:  

 
Abb. 11: Vorgehensweise bei der Versuchsdurchführung 
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4.2 Prüfkörperherstellung 

 

Es erfolgte die computerunterstütze Fertigung der 80 Messingstümpfe durch die Firma 

3M-ESPE® in Seefeld. Durch die Verwendung des LAVA® CAD/CAM-Systems war die 

Fertigung  identischer Stümpfe möglich. 

 

Das Fräsen der 80 Masterdies erfolgte nach den Herstellerangaben für eine 

Vollkeramikbrücke aus Zirkonoxidkeramik; die Daten stammen aus der Datenbank des 

LAVA®-Systems (Abb. 12 und 13). Dazu wird „okklusal“ ein planes Plateau geschaffen 

und ein 4 mm langer Stumpf mit einem Neigungswinkel von 6° herausgearbeitet, 

welcher in einer ideal viertelkreisrunden zirkulären Hohlkehle (0,8 mm breit) ausläuft. [1] 

 

 
Abb. 12: Präparationsanforderungen [1] 

 

 
Abb. 13: Präparationsarten [1] 
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Die gefrästen Stümpfe wurden aus der Grundplatte entfernt, die Stege abgefräst, 

geglättet, poliert sowie die Präparationsgrenze freigelegt (Abb. 14 und 15). 

 

 
Abb. 14: Platte mit Rohling und Messingstümpfen, unbearbeitet   

 

 
Abb. 15: Messingstümpfe, unbearbeitet 
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Abb. 16: Vorbereiteter Messingstumpf 

 

Die beweglich gelagerten Stümpfe wurden im Wurzelanteil mit Schrumpfschlauch 

ummantelt (Typ HSR® Firma 3M-ESPE®) (Abb. 16 und 17). 

 

Abb. 17: Mit Schrumpfschlauch ummantelter Prämolar aus der Gruppe der 
beweglichen Metallstümpfe vor der Einbettung in Kunststoff  

 

Die Firma 3M-ESPE® fertigte einen Übertragungsschlüssel auf dem Mastermodell   

(Abb.  18 und 19). Er besteht aus Kupferprofilen mit 2,5 mm Kantenlänge und ist mit 

lichthärtendem Visio Form® Modellierkunststoff fixiert. Dieser hat eine genau festgelegte 

Position in der Silikonform und gewährleistet eine definierte Position der Stümpfe im 

Sockel. Im Übertragungsschlüssel wurden die vorbereiteten Stümpfe mit Klebewachs 

befestigt und in die Aussparungen der Silikonform gesetzt. 
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Abb. 18: Übertragungsschlüssel zum Fixieren der Stümpfe 

 

 

Abb. 19: Übertragungsschlüssel in Vertiefungen der Silikonform bereit zum Sockeln 
der Stümpfe in Paladur® Klar 

 

Die so in einer eindeutig reproduzierbaren Stellung fixierten Stümpfe wurden in der 

Silikonform mit Paladur® Klar gesockelt. Nach dem Aushärten des Kunststoffs im 

Drucktopf wurden die Modelle vorsichtig entnommen, abgedampft und gesäubert. Ein 

Nachbearbeiten war durch die exakte Form der Sockel nicht erforderlich. 
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Durch dieses Vorgehen wurde gewährleistet, dass alle Modelle gleichmäßig gescannt 

werden konnten und bei den Bruchlastversuchen sicher und eben auf dem Prüftisch der 

Zwick ® Maschine standen. 

Die vorbereiteten Prüfkörper wurde zum Scannen und Fräsen der Brücken an die Firma 

3M ESPE® nach Seefeld gesandt (Abb. 20). 

 

Abb. 20: Gesockelte Probekörper, bereit zum Scannen 
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4.3 Herstellung der Brücken 

 

Es wurden je 10 viergliedrige Brückengerüste von Zahn 14 nach Zahn 17 zum Ersatz 

der Zähne 15 und 16 aus Zirkonoxidkeramik mit dem LAVA® System nach den vom 

Hersteller geforderten Parametern gefertigt (n=40) (Abb. 21). 

 

Die Konnektoren zwischen Pfeilerzahn und Brückenglied (14-15 / 16-17) hatten einen 

Querschnitt von 9 mm² und zwischen den Zwischengliedern (15-16) von  12 mm². Die 

Kronenkäppchen wurden in einer Wandstärke/Dicke von 0,5 mm gefertigt.  

Insgesamt hatten die gefertigten Gerüste eine Länge von 34 mm in mesio-distaler 

Richtung und eine Breite von 9,8 mm, ausgehend vom Molaren 17. [1] 

 

 
Abb. 21: CAD/CAM-gefertigte, vollkeramische Brückengerüste von 14-17 vor der 

Zementierung von oral und basal  betrachtet 
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Um vergleichbare Ausgangsbedingungen zu schaffen, wurden die Gerüste nicht 

verblendet. Die Okklusalfläche des zu belastenden Zwischengliedes wurde mit drei 

Höckern ausgeführt, so dass eine zentrale Fissur (Tripodisierung) als verschiebesichere 

Aufnahme für die Stahlkugel (5mm) bei den Bruchlastversuchen mit der Zwick®-

Maschine gegeben war (Abb. 22).  

 

 
 

Abb. 22: Zur Bruchlastmessung vorbereiteter Prüfkörper in der Zwick® Maschine 
 

 

4.4 Zementierung 

 

Durch die computerunterstütze Fräsung der 40 Brückengerüste konnte eine absolut 

identische Ausführung der Kronenkäppchen gewährleistet werden, bei denen ein 

späteres Anpassen auf den Stümpfen nicht notwendig war. 

 

Es erfolgte die konventionelle Zementierung mit schnellhärtendem Zink-Phosphat-

Zement (Harvard Dental International GmbH ® Berlin). Dazu wurde die Flüssigkeit 

(Phosphorsäure in wässriger Lösung) mit dem Pulver (90 % Zinkoxid, 10 % 

Magnesiumoxid) auf einer Glasplatte mittels eines Metallspatels vermischt.  
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Die Innenflächen der Kronen wurden mit Zement dünn ausgestrichen. Anschließend 

wurden die Brücken mit leichtem, ansteigendem Druck zementiert. Nach dem 

vollständigen Aushärten (ca. 20 Minuten) wurden die Zementüberschüsse mit einem 

zahnärztlichen Scaler abgesprengt (Abb.23). 

 

 
Abb. 23: Zementierte und gereinigte Brücke 

 

4.5 Wasserlagerung 

 

Nach der Aushärtung und Versäuberung der Proben wurden diese für 21 Tage in 

0,9%iger Natriumchlorid-Lösung bei 37°C in einem Brutschrank (Inkubator) gelagert. 

Hierbei kommt es zu einer Wasseraufnahme des Zements und einer damit 

verbundenen hygroskopischen Expansion. 

 

4.6 Alterung durch Thermocycling 

 

Nach erfolgter Wasserlagerung wurden alle 40 Probekörper einer Alterung unterzogen. 

Dies erfolgte durch ein Thermocycling mit 20.000 Zyklen von 30s in zwei Wasserbädern 

mit +5°C und +55°C und einer geräteabhängigen Transferzeit von drei Sekunden. [89]  
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4.7 Bruchlastmessung 

 

Die vorbehandelten Brückengerüste wurden mit der Zwick®-Maschine (Modell Z010/ 

TN2A, Firma Roell) bei einer Vorschubbewegung von 1 mm/min und einem 30-pro-

zentigen Kraftabfall bis zum Bruch belastet. Die Vorkraftgeschwindigkeit betrug             

5 mm/min bei einer Vorkraft von 10 Newton (im Folgenden mit N bezeichnet).  

 

Um die Kraft orthograd einwirken zu lassen, wurde eine Stahlkugel mit 5 mm 

Durchmesser eingesetzt. 

 

Die ermittelten Werte wurden von dem an die Zwick®-Maschine (Abb. 24) 

angeschlossenen Computer erfasst und sowohl tabellarisch als auch in einer Kraft-

Weg-Grafik dargestellt (Abb. 25) und zusätzlich auf Diskette gesichert. 

 

 
               Abb. 24: Zwick® Maschine 
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Abb. 25: Beispiel für Prüfprotokolle (***.zse Dateien Zwick®-Test-Expert Software)  
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5 Statistik 

 

Die erfassten Werte wurden mit Hilfe der Software SPSS® Version 13.0. für Windows 

XP ® (SPSS Inc., Chicago, Illinois, USA) erfasst und statistisch ausgewertet. 

 

5.1      Deskriptive Statistik 

 

Als Erstes galt es, verschiedene deskriptiv-statistische Parameter, wie Anzahl, 

Minimum, Mittelwert, Median, Maximum, Quartile, Standardfehler der Grundgesamtheit, 

zu ermitteln, um eine quantitative Beurteilung der Proben zu ermöglichen. Danach 

wurden die Ergebnisse zwecks besserer Anschaulichkeit in einer standardisierten 

Boxplot-Darstellung zusammengefasst. [2] 

 

5.2   Statistische Analyse 

 

Als Methode der statistischen Auswertung wurde der nonparametrische Test 

herangezogen. Ich entschied mich für diese Methode, weil der Nachweis für die 

parametrische Verteilung der Werte nicht erbracht werden musste und dieses 

Untersuchungsverfahren eine zu große Streuung ergeben würde. Des Weiteren ist das 

parametrische Verfahren zu anfällig für Extremwerte, so genannte „Ausreißer“. Der 

Vollständigkeit halber ist die parametrische Auswertung der Werte als Gegencheck 

jedoch erfolgt. Sie lieferte keine weitere Aussage. 

 

Es wurde ein Boxplot erstellt und die Werte dem U-Test (auch Mann-Whitney-Test) 

unterzogen. Bei der statistischen Auswertung galt es, die Signifikanz der Werte zu 

verifizieren und einen signifikanten Einfluss der Beweglichkeit auf die Bruchanfälligkeit 

nachzuweisen. 
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Folgende Serien von Vollkeramikbrücken auf verschieden beweglichen Stümpfen 

wurden nach 21-tägiger Lagerung in 0,9% NaCl-Lösung und Thermocycling untersucht:  

 

1. Serie: Messing ohne Beweglichkeit beider Stümpfe, mittig belastet = orm  
 

2. Serie: mit Beweglichkeit beider Stümpfe, mittig belastet = mrm  

 

3. Serie: mit Beweglichkeit des Molaren, mittig belastet = morm  
 

4. Serie: mit Beweglichkeit des Prämolaren, mittig belastet = pmrm 
 

5.3   Darstellung der Ergebnisse 

 

Neben der tabellarischen Darstellung aller untersuchten Parameter der Probenserien 

sowie den Ergebnissen aus den Bruchlastuntersuchungen soll zur grafischen 

Veranschaulichung ein Standard-Boxplot in folgender Weise erstellt werden: 

 

 
Abb. 26: Boxplotdiagramm der ermittelten Werte für 4 Serien 
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Des Weiteren wurde nach erfolgter Bruchlastmessung eine Bilddokumentation von allen 

Serien erstellt (Abb. 27).  

 

 
Abb. 27: Beispiel anhand der 3. Serie mit rot markiertem Bruchverlauf zur weiteren 

Auswertung der Bruchmechanismen 
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6 Ergebnisse 

6.1  Bruchlastmessung 

 

Insgesamt wurden 40 Proben LAVA® Zirkonoxidkeramikbrückengerüste auf der 

Material-Prüfmaschine Zwick® Z010/TN2A (Firma Roell) Bruchlastversuchen 

unterzogen. 

 

Die Abbildung 28 zeigt eine typische Serie der Diagramme, die für jeden Versuch 

Grundlage der Auswertung waren: 

 

Abb. 28: Typischer Ausdruck der Weg-Kraftdiagramme  

Aus dem für alle vier Serien typischen Verlauf der Kraft-Weg-Kurven ist ein gleichmäßig 

verlaufender Kraftanstieg zu erkennen, der in einem Maximalwert beim Bruch der 

Keramik endet und danach steil abfällt. Die Maximalwerte für die Kraft wurden 

zusätzlich durch das Prüfprogramm angezeigt. 

Bei den 40 untersuchten Prüfkörpern ergaben sich die aus den nachfolgend 

aufgeführten Tabellen ersichtlichen Rohdaten. 
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6.1.1 1. Serie  
 

• ohne Beweglichkeit (Resilienz) beider Stümpfe, mittig belastet  

• interne Bezeichnung = orm 
 

 
 
Abb. 29: Prüfkörper der 1. Serie mit zwei starr gelagerten Stümpfen vor dem 

Versuch 
 

Die Bruchlastmessungen der ersten Serie (Simulation einer Brücke auf zwei 

Implantaten; Abb. 29) ergaben ein Maximum von 2107 N und ein Minimum von 1489 N 

für die aufzuwendende Kraft (Abb. 30). Die Differenz zwischen den Extremwerten 

beträgt 618 N. 

 

Abb. 30: Ausdruck der Weg-Kraftdiagramme der 1. Serie (orm) 
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Die statistische Auswertung ergab einen Mittelwert von 1617 N und eine 

Standardabweichung von s = 576,7. 

 

Es wurde für die Grundgesamtheit/Variationskoeffizient (s/x*100%) v = 35,65 als Wert 

ermittelt. 

 

Für den Weg der Zwick®-Maschine bis zum 30-prozentigen Kraftabfall wurden 0,42 mm 

und 0,29 mm als Maxima und Minima aufgezeichnet. 

 

Die Auswertung der Brückengerüste hinsichtlich des Bruchmechanismus zeigte einen 

typischen Bruchverlauf mesial und zentral des ersten Molaren sowie mesial des zweiten 

Molaren; teilweise brach die komplette Krone des zweiten Molaren heraus (Abb. 31, 

Tab. 07). 

 

 
Abb. 31: 1. Serie mit rot markierten Bruchlinien zur weiteren Auswertung der 

Bruchmechanismen 
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Tab. 07: 1. Serie, beide Stümpfe ohne Beweglichkeit 
 

Prüfprotokoll 1  
  

Serie 1 Stützweite:  20,5 mm n = 10  

Nummer Bruchstelle interne Bez. F-max in N L-F max mm 

1 6-er mesial bis  
7-er mesial-Riss 

orm 01 1981,6 0,4 

2 6-er mesial-Riss  
7-er halbe Krone  

orm 02 1962,6 0,35 

3 6-er mesial  
7-er mesial-Riss 

orm 03 1694,6 0,42 

4 6-er distal-Riss orm 04 1672,8 0,38 

5 6-er mesial  
7-er mesial-Riss 

orm 05 1701,5 0,29 

6 6-er mesial  
7-er kompl. Krone 

orm 06 1987,4 0,5 

7 6-er Mitte-Riss orm 07 2107,4 0,37 

8 6-er Mitte-Riss orm 08 1489,1 0,33 

9 6-er Mitte-Riss orm 09 1810,9 0,4 

10 6-er Mitte-Riss orm 10 1693,7 0,38 

     
  n=10 F-max N L-F max mm 

  x 1617,4 0,34 

  s 576,7 0,11 

  v 35,65 33,57 
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6.1.2 2. Serie  
 

• mit Beweglichkeit (Resilienz) beider Stümpfe, mittig belastet  

• interne Bezeichnung = mrm 
 

 
Abb. 32: Prüfkörper mit zwei beweglich gelagerten Stümpfen vor dem Versuch 

 

 

Die Bruchlastmessungen der zweiten Serie (Simulation einer Brücke auf zwei 

natürlichen Zähnen, Abb. 32) ergaben ein Maximum von 1776 N und ein Minimum von  

535 N für die aufzuwendende Kraft (Abb. 33). Die Differenz zwischen den Extremwerten 

beträgt 1241 N. 

 

 

Abb. 33:  Ausdruck der Weg-Kraftdiagramme der 2.Serie (mrm) 
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Die statistische Auswertung ergab einen Mittelwert von 1331,2 N und eine 

Standardabweichung von s = 371,9. 

 

Es wurde für die Grundgesamtheit/Variationskoeffizient (s/x*100%) v = 27,94 als Wert 

ermittelt. 

 

Für den Weg der Zwick®-Maschine bis zum 30-prozentigen Kraftabfall wurden 0,71 mm 

und 0,33 mm als Maxima und Minima aufgezeichnet. 

 

Die Auswertung der Brückengerüste hinsichtlich des Bruchmechanismus zeigte einen 

typischen Bruchverlauf distal vom ersten Prämolar, zentral vom ersten Molar, mesial 

vom zweiten Molar. Die Krone des ersten Molaren ist bei einigen Proben komplett 

heraus gebrochen (Abb. 34, Tab. 08). 

 

 
Abb. 34: 2. Serie mit rot markierten Bruchlinien zur weiteren Auswertung der 

Bruchmechanismen 
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Tab. 08: 2. Serie, mit Beweglichkeit beider Stümpfe 
 

Prüfprotokoll 2  
  

Serie 2 Stützweite: 20,5 mm n = 10  

Nummer Bruchstelle interne Bez. F-max in N L-F max mm 

1 5-er distal bis  
6-er Mitte-komplett  

mrm 11 1318,7 0,44 

2 6-er Mitte-Riss mrm 12 1288,8 0,56 

3 5-er distal bis  
6-er Mitte-komplett  mrm 13 1313,5 0,42 

4 7-er Kronenmitte mrm 14 535,8 0,33 

5 6-er Mitte-Riss  
7-er mesial 

mrm 15 1329,3 0,38 

6 6-er mesial  
7-er mesial-komplett  

mrm 16 1445,5 0,44 

7 6-er Mitte  
7-er mesial-Riss 

mrm 17 1776,6 0,53 

8 6-er Mitte-Riss mrm 18 1716,3 0,52 

9 5-er distal bis  
6-er distal-Riss 

mrm 19 1645,7 0,57 

10 5-er distal bis  
7-er mesial-Riss 

mrm 20 942,1 0,71 

     

  n=10 F-max N L-F max mm 

  x 1331,2 0,49 

  s 371,9 0,11 

  v 27,94 22,18 
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6.1.3 3. Serie 
 

• mit Beweglichkeit (Resilienz) des Molaren, mittig belastet 

• interne Bezeichnung = morm 

 

 
Abb. 35: Prüfkörper mit beweglichem Molar vor dem Versuch (Verfärbung an den 

Prämolaren resultiert aus der Aufhängung beim Thermocycling) 
 

 

Die Bruchlastmessungen der dritten Serie (Simulation einer Brücke auf einem Implantat 

und einem natürlichen Zahn, Abb. 35) ergaben ein Maximum von 1636,6  N und ein 

Minimum von 924,8  N für die aufzuwendende Kraft (Abb. 36). Die Differenz zwischen 

den Extremwerten beträgt 711,8 N. 

 

 
Abb. 36: Ausdruck der Weg-Kraftdiagramme der 3.Serie (morm) 
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Die statistische Auswertung ergibt einen Mittelwert von 1359,4 N und eine 

Standardabweichung von s = 241,9. 

 

Es wurde für die Grundgesamtheit/Variationskoeffizient (s/x*100%) v = 17,79 als Wert 

ermittelt. 

 

Für den Weg der Zwick®-Maschine bis zum 30-prozentigen Kraftabfall wurden 1,09 mm 

und 0,29 mm als Maxima und Minima aufgezeichnet. 

 

Die Auswertung der Brückengerüste hinsichtlich des Bruchmechanismus zeigte einen 

typischen Bruchverlauf distal des ersten Molaren am Übergang zum Konnektor, teils 

erfolgte ein zweiter Bruch zentral des zweiten Prämolaren (Abb. 37, Tab. 09). 

 

 
Abb. 37: 3. Serie mit rot markierten Bruchlinien zur weiteren Auswertung der 

Bruchmechanismen 
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Tab. 09: 3. Serie, mit Beweglichkeit des Molaren 
 

Prüfprotokoll 3    

Serie 3 Stützweite: 20,5 mm n = 10  

Nummer Bruchstelle interne Bez. F-max in N L-F max mm

1 5-er mittig und 6-er distal- 
Übergang Konnektor 

morm 21 1116 0,94 

2 6-er distal- 
Übergang  Konnektor 

morm 22 1231,8 0,92 

3 6-er distal- 
Übergang Konnektor 

morm 23 1489,6 1,09 

4 6-er distal- 
Übergang Konnektor 

morm 24 1538,0 1,07 

5 6-er distal- 
Übergang Konnektor 

morm 25 924,8 1,01 

6 6-er distal-im Konnektor morm 26 1141,2 0,29 

7 6-er distal- 
Übergang Konnektor 

morm 27 1616,5 0,74 

8 6-er distal-Konnektor morm 28 1393,2 0,32 

9 6-er Zentralfissur morm 29 1636,6 0,57 

10 5-er mittig und 6-er distal- 
Übergang Konnektor 

morm 30 1506,4 0,76 

     

  n = 10 F-max N L-F max mm 

  x 1359,4 0,77 

  s 241,9 0,29 

  v 17,79 37,93 
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6.1.4 4. Serie  
 

• mit Beweglichkeit (Resilienz) des Prämolaren, mittig belastet  

• interne Bezeichnung = pmrm 

 

 
Abb. 38: Prüfkörper mit beweglichem Prämolar vor dem Versuch 

 

Die Bruchlastmessungen der vierten Serie (Simulation einer Brücke auf einem Implantat 

und einem natürlichen Zahn, Abb. 36) ergaben ein Maximum von 1931,7 N und ein 

Minimum von 1059,7 N für die aufzuwendende Kraft (Abb. 39). Die Differenz zwischen 

den Extremwerten beträgt 872 N. 

 

 

Abb. 39: Ausdruck der Weg-Kraftdiagramme der 4.Serie (pmrm) 
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Die statistische Auswertung ergab einen Mittelwert von 1459,9 N und eine 

Standardabweichung von s = 272,8. 

 

Es wurde für die Grundgesamtheit/Variationskoeffizient (s/x*100%) v = 18,69 als Wert 

ermittelt. 

 

Für den Weg der Zwick®-Maschine bis zum 30-prozentigen Kraftabfall wurden 0,55 mm 

und 0,35 mm als Maxima und Minima aufgezeichnet. 

 

Die Auswertung der Brückengerüste hinsichtlich des Bruchmechanismus zeigte einen 

typischen Bruchverlauf an den mesialen Randleisten des ersten und zweiten Molaren; 

teils wurde der erste Molar komplett herausgesprengt (Abb. 40, Tab. 10). 

 

 
Abb. 40: 4. Serie mit rot markierten Bruchlinien zur weiteren Auswertung der 

Bruchmechanismen 
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Tab. 10: 4. Serie, mit Beweglichkeit des Prämolaren 
 

Prüfprotokoll 4    
Serie 4 Stützweite: 20,5 mm n = 10  
Nummer Bruchverlauf interne Bez. F-max in N L-F max mm

1 mesiale Randleiste 6-er pmrm 31 1149,1 0,35 

2 6-er komplett 
herausgebrochen 

pmrm32 1520,3 0,41 

3 6-er komplett 
herausgebrochen 

pmrm 33 1476,5 0,45 

4 6-er komplett 
herausgebrochen 

pmrm 34 1059,7 0,48 

5 6-er komplett 
herausgebrochen 

pmrm 35 1446,5 0,36 

6 mesiale Randleiste 6-er pmrm 36 1840,3 0,4 

7 mesiale Randleiste 6-er 
und 7-er mesial 

pmrm 37 1507,5 0,4 

8 mesiale Randleiste 6-er pmrm 38 1931,7 0,55 

9 mesiale Randleiste 6-er pmrm 39 1271,8 0,39 

10 mesiale Randleiste 6-er 
und 7-er mesial 

pmrm 40 1395,6 0,38 

     

  n = 10 F-max N L-F max mm

  x 1459,9 0,42 

  s 272,8 0,06 

  v 18,69 14,74 
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6.2 Zusammenfassung der Werte 

 

Im Rahmen der statistischen Auswertung wurden die relevanten Werte in einer Tabelle 

zusammengefasst, um die einzelnen Serien untereinander zu vergleichen (Tab. 11). 

 

Tab. 11: Übersicht über die statistisch relevanten Daten aller vier Serien 
 

 
Daten 

 

Serie 1 
ohne 

Beweglichkeit

Serie 2 
mit 

Beweglichkeit

Serie 3 
Molar 

beweglich 

Serie 4 
Prämolar 
beweglich 

Gesamt- 
ergebnis

 
Maximum  

Kraft 1 
 

2107 
 

1777 
 

1637 
 

1932 
 

2107 
 

 
Mittelwert 

Kraft 2 
 

1810 
 

1331 
 

1359 
 

1460 
 

1490 
 

Standard- 
abweichung  

(Grund- 
gesamtheit) 

Kraft 3 

183 

 

353 

 

229 

 

259 

 

325 

 
 

Minimum  
Kraft 4 

 
1489 

 
536 

 
925 

 
1060 

 
536 

 
 

Variations- 
koeffizient 

 
10,1% 

 
26,5% 

 
16,9% 

 
17,7% 

 
21,8% 
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Zur besseren grafischen Veranschaulichung wurde ein Standard-Boxplot-Diagramm 

erstellt (Abb. 41). Es zeigten sich die vier Untersuchungsgruppen mit zwei 

Extremwerten in Gruppe 2 und 4. Zu erkennen ist der signifikante Unterschied in den 

gemessenen Bruchlasten zwischen den beweglichen und starren Versuchsgruppen. 

 

 

 
Abb. 41: Boxplot-Diagramm der gewonnenen Werte und deren statistische 

Auswertung 
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6.2 Gegenüberstellung der Bruchlastwerte und Bruchmechanismen nach 

Thermocycling innerhalb aller Untersuchungsgruppen 

 

Es zeigte sich bei der anschließenden Auswertung der Ergebnisse ein statistisch 

signifikanter Unterschied zwischen den Bruchlasten der Gruppe der nicht beweglich 

gelagerten Brücken und der Gruppe der beweglich gelagerten Brücken. 

Für die erste Serie (nicht beweglich gelagerte Stümpfe) ergaben die Versuche einen 

Mittelwert von 1810 N. Für die Serien zwei bis vier wurden Mittelwerte zwischen 1331 N 

(relative Differenz von 26,46 %) und 1460 N (relative Differenz von 19,33 %) errechnet. 

Die Mittelwerte differieren also um einen Wert von 500 N   (+/- 100 N) zwischen Gruppe 

1 (nicht beweglich) und den Gruppen 2  bis 4 (beweglich).  

Ein statistisch nicht signifikanter Unterschied ergab sich bei der Auswertung der 

Ergebnisse der drei nicht beweglichen Versuchsgruppen untereinander. Hier differieren 

die Mittelwerte lediglich um 130 N, wobei bei den Einzelwerten Überschneidungen in 

den Minima und Maxima zu beobachten sind, die eine Signifikanz in diesem konkreten 

Fall ausschließen. 

Zur Relevanz der Werte kann gesagt werden, dass die gemessenen Bruchlasten über 

der maximalen Kaukraft von 800 N liegen und somit den Anforderungen von 

Brückenzahnersatz im Seitenzahngebiet genügen.  

Legt man jedoch den in Punkt 2.3. genannten Maximalwert von 1000 N als mögliche 

Kaubelastung zugrunde, muss man dies bei der Gestaltung und beim Einsatz der 

Brückengerüste beachten (Gestaltung der Konnektoren, Stärke der Kronenkäppchen), 

da einige Kraft-Minima der Brückengerüste diese Belastung unterschreiten. 

Zu den Bruchmechanismen kann gesagt werden, dass jede einzelne Serie für sie 

typische Bruchverläufe aufweist. 
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7.  Diskussion 

 

7.1 Diskussion der Methodik  

 

7.1.1   Stumpfmaterial 

 

Als Stumpfmaterial bei in-vitro-Bruchlastversuchen nennt die Literatur zwei 

Möglichkeiten: die Verwendung von natürlichen Zähnen und künstliche Stümpfen. 

 

KAPPERT und STRUB stellten in einer Studie fest, dass bei Verwendung von 

natürlichen Zähnen eine sehr große Streuung der Ergebnisse nicht etwa durch den 

Bruch der Keramik, sondern durch Frakturen in den Stümpfen verursacht wurden, da 

diese schon vorher mit Rissen durchzogen waren. [ 77; 179]  

 

PLEIMES stellte fest, dass das unterschiedliche Alter natürlicher Zähne und die damit 

verbundene Lagerzeitenabweichung sowie die individuelle Zahnstruktur zu einer 

Streuung der Versuchsergebnisse führen. [140]  

 

Im Gegenzug konnten in der Literatur auch Studien gefunden werden, bei denen 

natürliche Zähne verwendet wurden: 

 

• TUNTIPRAWON et al., 1996  [192] 

• KAPPERT und STRUB [77; 179] 

• ZIDAN O., Ferguson G.C., 2003 [200] 

 

 

Nach MÖRMANN wirkt sich die Gestaltung der Stümpfe (Art der Präparation, Konizität, 

Länge und Umfang) direkt auf die aufgenommenen Kräfte aus. Da diese Einflüsse 

auszuschließen waren, wurde auf die Verwendung natürlicher Zähne verzichtet.  

 

Die Verwendung natürlicher Stümpfe lässt derartige Vergleichswerte nicht zu, da keine 

standardisierten Präparationsformen möglich sind.  
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Dies ist der Grund,  warum sich auch andere Autoren für Metallstümpfe entschieden 

haben. [126; 144;180; 198; 199; 194] 

 

Die verwendeten Metallstümpfe wurden nach Vorgaben der Firma 3M-Espe® herge-

stellt, die diese Werte von eigens dafür vermessenen Prämolaren- und 

Molarenstümpfen ableitete. Die Stümpfe wurden weitestgehend anatomisch gestaltet 

(Stumpf- und Wurzelform), lediglich die kugelige Ausführung des Apex wich von dieser 

ab, um eine axiale Einleitung der Kraft in den Sockel zu ermöglichen. [77] Die ballige 

Gestaltung des Apex sorgte aber dafür, dass sich die Probekörper nur in horizontaler 

Richtung bewegen können und sich dadurch vom beweglich gelagerten natürlichen 

Zahn unterscheiden. 

 

Weiterhin wurden die gewählten Präparationsanforderungen und die daraus 

resultierenden Keramikstärken durch Aussagen verschiedener Studien unterlegt. [1] 

 

Für die klinische Erfolgswahrscheinlichkeit vollkeramischer Brücken ist entscheidend, 

dass die Werkstoffe im Druckversuch fünf- bis zehnmal höhere Festigkeitswerte haben 

als bei Biegung oder Zugbelastung. Deshalb kommt der Statik der Brücke eine hohe 

Bedeutung zu. Wichtig sind hierbei das Design und die Querschnittsfläche der 

Verbinder zu den Brückengliedern. Dabei sollen die Mindestmaße von 16 mm2 für 

Brückengerüste aus Silikat- oder infiltrierten Oxidkeramiken sowie von 12 mm2 bei 

Brückengerüsten aus Zirkonoxidkeramik in oval-vertikaler Ausrichtung nach Möglichkeit 

nicht unterschritten werden. [92]  

 

KAPPERT stellte 1995 fest, dass das Sprödbruchverhalten keramischer Werkstoffe die 

Hauptursache für das Versagen von vollkeramischem Zahnersatz ist. Um die 

Langlebigkeit der Restauration zu erhöhen, wird eine Keramikmaterialstärke von 0,8 bis 

1,2 mm gefordert. [79] 

 

Es fanden sich keine Hinweise auf eine erhöhte Bruchfestigkeit von Vollkeramikkronen 

durch eine größere Kronenstärke. [121; 150]  
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Es kommt laut TINSCHERT et al. bei einer Vergrößerung der Keramikdicke sogar zu 

einer höheren statistischen Wahrscheinlichkeit des Auftretens eines Materialfehlers, der 

sich negativ auf die Bruchfestigkeit auswirkt. [188] 

 

Metallstümpfe weisen ein deutlich höheres Elastizitätsmodul auf als natürliche Zähne 

(200 GPa); somit konnte gewährleistet werden, dass sich lediglich die veränderte 

Beweglichkeit auf die Bruchlast auswirkt und nicht etwa ein vorzeitiger Bruch der 

Stümpfe. [156] Nach BODEIT erlaubt nur ein starrer Metallstumpf die vergleichende 

Untersuchung der Beweglichkeit, obwohl er zu einer generellen Erhöhung der 

Bruchfestigkeit führt. [59] 

 

Die von FENSKE et al. und MEYER et al. beschriebenen Auswirkungen der Stumpfform 

und Stumpfabmessungen auf die Festigkeit sollte hier nicht untersucht werden. [51; 52; 

121] 

 

Trotzdem fordert ROSENTRITT et al. den Ersatz von Metallstümpfen durch Materialien 

mit größerem klinischen Bezug. [167 ; 60 ; 98; 147] 

 

7.1.2  Pfeilerbeweglichkeit 

  

Um die Resilienz der Pfeilerzähne vergleichbar zu simulieren, galt es, in der Literatur 

entsprechende Angaben zu finden. 

 

MÜHLEMANN fordert eine künstliche Beweglichkeit des Zahnes bei einer 

Krafteinwirkung von 5 N von 100 ± 30 µm in horizontaler und 65 ± 21 µm in vertikaler 

Richtung. Diese Werte entsprechen der physiologischen Zahnbeweglichkeit. [128; 129] 

 

Insbesondere einer erhöhten sowie ungleichmäßigen Pfeilerzahnbeweglichkeit wird ein 

nachteiliger Effekt auf die Haltbarkeit von Zahnersatz zugeschrieben. Bisherige 

Untersuchungen an vollkeramischen Brücken zeigten eine deutliche Abnahme der 

Bruchfestigkeitswerte bei beweglicher Lagerung beider Pfeilerzähne. [80; 143] 
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Das angewendete Verfahren muss die normale Beweglichkeit von natürlichen Zähnen 

und die ankylotische Verankerung der Implantate auf den in vitro Versuch übertragen. 

Geläufige Verfahren zur Nachahmung der Beweglichkeit eines natürlichen Zahns 

stellen die Ummantelung des Wurzelbereichs mit beweglichen Materialien wie 

Gummiringen, Silikon oder Kunststoffschläuchen dar. Für diese Studie, in der die 

„physiologische“ Zahnbeweglichkeit (aus Rateitschak) simuliert wurde, empfiehlt 

KAPPERT eine Ummantelung der Stümpfe mit Schrumpfschlauch und Einbettung in 

Kunststoff. [149; 80] 

 

 

7.1.3   Zementierungsart 

 

Zu Beginn dieser Studie musste geklärt werden, ob die Restaurationen konventionell 

zementiert oder adhäsiv eingesetzt werden sollten.  

 

Um eine ausreichende Stabilität vollkeramischer Restaurationen zu gewährleisten, rät 

McCOMB zur Verwendung von Resin-Zementen. Auch EDELHOFF empfahl 1999 die 

adhäsive Eingliederung von IPS Empress 2-Brücken. Laut Hersteller 3M-ESPE®  

können Brückenversorgungen dieser Studie konservativ eingesetzt werden. [120; 43]  

 

Der zentrale Grund für die Entscheidung eines Befestigungsverfahrens für alle Systeme 

war, die Vergleichbarkeit zu wahren. Warum die Wahl auf die konventionelle 

Zementierung fiel, soll im Folgenden kurz dargestellt werden. 

 

Einerseits spricht PAPE davon, dass der Werkstoff Keramik mittels herkömmlicher 

dentallabortechnischer Möglichkeiten nicht ätzbar sei, was eine adhäsive 

Restaurationseingliederung in Frage stelle. Andererseits werden wohl viele Zahnärzte 

momentan noch die konventionelle Einsetztechnik bevorzugen. 

 

PAPE  et al. gaben an, dass innerhalb seiner prospektiven Studie, bei der IPS Em-

press®  Frontzahnkronen zum einen konservativ zementiert und zum anderen adhäsiv 

eingegliedert wurden, kein signifikanter Unterschied hinsichtlich der Frakturrate der 

beiden Gruppen feststellbar war. [136] 
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POSPIECH  diskutierte die Vor- und Nachteile der adhäsiven und konventionellen 

Befestigung. [141] Er kommt bei Restaurationen, deren Präparationsrand vollständig 

innerhalb des Dentins liegt, zu der Schlussfolgerung, dass sich keine Vorteile ergeben, 

aber eine ganze Reihe klinischer Nachteile beim wesentlich aufwendigeren 

Klebeverfahren zu akzeptieren seien. 

 

Grundsätzlich musste noch innerhalb der konservativen Zementierung zwischen dem 

Zink-Phosphat-Zement und dem Glas-Ionomer-Zement (GIZ) entschieden werden. 

Entscheidend hierbei waren werkstoffkundliche Eigenschaften und die Einfachheit des 

Verfahrens, während klinische Aspekte, wie zum Beispiel die kariostatische 

Fluoridabgabe bei GIZ, nicht entscheidend waren.  

 

Darüber hinaus kam FERRARI in seiner Studie zu dem Ergebnis, dass Dicor®-Kronen, 

die mit GIZ zementiert wurden, eine kleinere marginale Zementfuge zeigten als solche, 

die mit Phosphatzement eingesetzt wurden. [53] In wieweit der adhäsive Verbund einen 

festigkeitserhöhenden Effekt ausübt, kann nicht beurteilt werden, da es keine 

Kontrollgruppe mit dieser Befestigung gab. 

 

Aufgrund ihrer Studie kamen EDELHOFF et al. hingegen zu dem Ergebnis, IPS Em-

press®-Kronen gegebenenfalls konventionell einzugliedern, da das adhäsive 

Eingliederungsverfahren auf ungünstige Befestigungsbedingungen viel sensibler 

reagiert. [43] Die durchschnittlichen Bruchlastwerte bei adhäsiver Zementierung waren 

signifikant  höher, als bei konventioneller Befestigung. Diese Erhöhung wird durch den 

innigen mikromechanischen und chemischen Verbund von Silan, Komposit und 

Keramik erreicht. [Stewart et al. 2002] 

Die verminderte Bruchfestigkeit bei nicht adhäsiver Zementierung kann auf einen 

mangelnden Haftverbund der konventionellen Zemente per se zurückgeführt werden. 

Da die in diesem Versuch getesteten Brückengerüste jedoch nicht mit abziehenden 

Kräften belastet wurden, ist dieser Aspekt zu vernachlässigen. Zemente, wie 

Glasionomer- und Zinkoxidphosphatzement, sind den Kompositen in deren 

physikalischen Eigenschaften unterlegen. [69]  

 

Durch die mikroretentive Verankerung und chemische Bindung (Silanhaftvermittler) des 

Komposits an den konditionierten Schmelz- und Keramikoberflächen werden 
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belastungsinduzierte interne Scherspannungen der Restauration durch 

Mitbeanspruchung des Befestigungkomposits und der Restzahnsubstanz  reduziert und 

teilweise in keramikgerechte Druckspannungen umgewandelt. [191]  

 

Die Stabilität des adhäsiv restaurierten Zahnes (Zahn-Komposit-Keramik-Verbund) ist 

größer als die der einzelnen Verbundkomponenten; werkstoffmechanische Schwächen 

der Keramik, insbesondere die ungenügende primäre Biegefestigkeit und die geringe 

Risszähigkeit, können dadurch weitgehend kompensiert werden. [67] 

 

Abschließend kann gefolgert werden, dass bei adhäsiver Befestigung die 

Präparationsformen und die daraus resultierenden Keramikschichtstärken einen 

wesentlich geringeren Einfluss auf die Frakturanfälligkeit eines Zahnes haben. [10] 

 

 

7.1.4     Wasserlagerung und Thermocycling  

 

Die vorliegende Untersuchung verlief unter in-vitro-Bedingungen, wobei die künstliche 

Alterung in Form des zyklischen Temperaturwechsels sowie die Lagerung in Wasser 

(Hydrolyse) die Bedingungen in der Mundhöhle annähernd zu imitieren versuchte [102; 

160; 89]. Das Thermocycling von 5° bzw. 55° nach GRAEF erscheint in Anbetracht der 

Tatsache, dass beim Essen zeitnah Temperaturmaxima und -minima auftreten können, 

ebenfalls von klinischer Relevanz. [107] 

 

In-vitro-Untersuchungen stellen eine rasche Methode zur Evaluation dentaler 

Restaurationsmaterialien und Techniken dar und zeichnen sich im Vergleich zu 

klinischen Studien durch eine hohe Standardisierbarkeit der Testbedingungen aus. 

[101] 

 

Eine Simulation weiterer oraler Einflüsse, wie zyklische Belastungen, die zu einem 

langsamen subkritischen Risswachstum [LAUER et al. 1996] und letztendlich zu einem 

Versagen der keramischen Restauration führen können [13; 113], wurden in dieser In-

vitro-Studie nicht berücksichtigt. 
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Verschiedene Autoren geben zur Imitation des korrosiven Milieus der Mundhöhle 

physiologische Kochsalzlösung [176], zum Teil mit Milchsäure versetzt [13], Wasser 

[38; 23; 21; 34], destilliertes Wasser [48], 0,5% Chloraminlösung [153] und 

Kunstspeichel [80] als Lagermedium an. 

 

Um die Daten einer Festigkeitsprüfung auf eine klinische Überlebensrate übertragen zu 

können, sollte nach KELLY et al. die kritische Bruchlast den klinischen Bedingungen 

entsprechen; weiterhin sollten die Einflüsse der Mundhöhle berücksichtigt und in der 

Laboruntersuchung simuliert werden. [82] 

 

Die Rissausbreitung und das Bruchverhalten sollten in Ausmaß und Verteilung 

analysiert werden, um eine klinische Relevanz zu erhalten. Aufgrund der Tatsache, 

dass Feuchtigkeit durch korrosive Interaktionen die Festigkeit in negativem Maße 

beeinflusst, sollten Festigkeitsuntersuchungen ausschließlich unter Feuchtigkeitszutritt 

vorgenommen werden  [83; 84]. Diesen Forderungen wurde in der vorliegenden 

Laboruntersuchung durch die künstliche Alterung im Thermocycling sowie durch die 

Lagerung in physiologischer Kochsalzlösung ausreichend Rechnung getragen. 

 

 

7.1.5 Bruchlastversuche / Der 3-Punkt-Biegeversuch 

 

Die Festigkeitseigenschaften der vollkeramischen Restaurationen wurden in der 

vorliegenden Untersuchung durch überkritische Belastung in der Universalprüfmaschine 

Zwick® bestimmt. Die Werkstoffprüfung in Form der Bruchfestigkeitsuntersuchung 

wurde gewählt, um die maximale Festigkeit der Prüfkörper zu ermitteln. Die in der 

vorliegenden Studie angewandte vertikale Belastungsrichtung in der Zentralfissur wurde 

bereits von anderen Autoren beschrieben [21; 14;  48].  

 

Zur Ermittlung der Festigkeitseigenschaften von Werkstoffen werden in-vitro-Belas-

tungstests unter genormten Bedingungen durchgeführt. Diese nach DIN 13952 

(Dreipunktbiegeversuch) oder DIN 51110 (Vierpunktbiegeversuch) durchgeführten 

Versuche besitzen einen werkstoffkundlichen Charakter und haben aufgrund der 

abweichenden Prüfkörpergeometrie eine geringe praxisrelevante Aussagekraft.  
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7.1.6   Versuchsdurchführung 

 

In der vorliegenden Studie wurde die Vorschubbewegung der Zwick®-Maschine  auf 

1mm/min eingestellt; andere Studien wurden mit  Werten zwischen 0,5 und 10 mm/min 

durchgeführt. Auf die gemessenen Bruchlasten hat die Vorschubbewegung  keinen 

statistisch relevanten Einfluss, ließ den Pfeilern jedoch genügend Zeit zur Auslenkung. 

 

Für die zu verwendende Vorlast finden sich in der Literatur Werte zwischen 5 und 20 

Newton, so dass mit den hier verwendeten 10 N ein Mittelwert gewählt wurde. 

 

Die Zwick®-Maschine registrierte den Bruch der Restauration bei einem 30- 

prozentigen Kraftabfall, wobei der Bruch der Restauration gleichfalls durch ein deutlich 

hörbares Knacken begleitet war.  

 

Auf eine rasterelektronenmikroskopische Untersuchung und Bewertung initialer Risse 

wurde an dieser Stelle verzichtet, was aber in weiterführenden Studien in die 

Fragestellung mit einbezogen werden könnte. Ebenso bleibt die Frage offen, inwiefern 

sich eine Verblendung der keramischen Brückengerüste auf die Festigkeit des 

Gesamtsystems auswirkt. [147; 177; 182] 

 

 

7.2 Zusammenfassende Bewertung und Diskussion der Ergebnisse 

  

Es fand sich in der Literatur eine Vielzahl ähnlich gelagerter In-vitro-Studien zu Brücken 

und Kronen aus Zirkondioxid. 

 

Um eine Vergleichbarkeit zu gewährleisten, eventuell eine spätere in-vivo-Testung zu 

ermöglichen, sollten sich das Versuchsdesign und die Durchführung der Messungen an 

diese Prämissen halten. 

 

Die getesteten Zirkondioxidgerüste sollten in ihrer Bruchlast mindestens die Vorgaben 

erfüllen, die in der Literatur als maximale Kaubelastung angegeben wurden. Die 

geforderten Werte von KÖRBER und LUDWIG (298 N +- 37N), TINSCHERT 
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(Sicherheitsaufschlag von 200 N auf 500 N) sowie KELLY und KIKUCHI (max. 880 N 

bei Bruxismus) galten als zu erreichende Vorgaben. [84 ; 93] Berücksichtigt man die 

Tatsache, dass bei Dauerbelastung der Keramik ein unterkritisches Risswachstum 

auftreten kann, welches die Brückengerüste schwächt (Schwächung bis zu 50%), so 

sollten auch Kräfte von 1000 N unbeschadet überstanden werden, um einem Bruch 

vorzubeugen. [170; 171] 

 

Demnach kann festgestellt werden, dass die Brückengerüste aller vier getesteten 

Serien diese Werte erreicht bzw. überschritten haben (1. Serie: 1810 N; 2. Serie: 1359 

N; 3. Serie: 1331 N; 4. Serie: 1460 N). 

 

Deutlich wurde während der Auswertung der signifikante Unterschied in den 

Bruchlasten zwischen den komplett starr gelagerten (Serie 1) und den beweglich 

gelagerten Brücken (Serien 2-4). Dies wird durch KAPPERT bestätigt, der feststellte, 

dass vollkeramische Brücken, deren Pfeilerzähne beweglich gelagert werden, einen 

durchschnittlich dreimal niedrigeren Bruchlastwert gegenüber starr verankerten Brücken 

haben. [80] 

 

Der verwendete Schrumpfschlauch (Typ HSR) der Firma 3M Espe® ermöglichte zwar 

eine höhere Beweglichkeit der Messingstümpfe im Vergleich zu natürlichen Zähnen, 

wird jedoch in mehreren anderen In-vitro-Studien verwendet und ist auf die in-vivo-

Situation übertragbar. [80] 

 

Durch die angefertigten Fotos der Prüfkörper nach erfolgter Bruchlastmessung konnte 

der Bruchlinienverlauf der einzelnen Serien miteinander verglichen werden. Es zeigten 

sich für jede einzelne Serie relativ gleiche Verläufe der Bruchlinien. Bei einigen Brücken 

kam es, bedingt durch zweifachen Bruch, zu einer Herauslösung ganzer Brückenteile. 

Dies lässt die Vermutung zu, dass durch die hohe aufgenommene Bruchlast, die 

relative Starre und das hohe E-Modul der Messingpfeiler das Fragment aus dem 

Brückenverbund herausgetrennt wurde. In weiterführenden Studien sollte versucht 

werden, diese Fehlerquelle auszuschalten. 
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PRANGEMEIER fand in ihrer Studie einen Zusammenhang zwischen den verwendeten 

Stumpfmaterialien (Stümpfe aus Messing, Zirkondioxid, glasfaserverstärktem Kunst-

stoff) und den Bruchverläufen. [144] 

 

Insgesamt bietet die Messung der Bruchlasten an Brückengerüsten aus Zirkondioxid in 

der nahen Zukunft noch mehrere Aspekte, die es zu untersuchen gilt. So wurde in 

dieser Simulation die Kraft orthograd auf das Zwischenglied geleitet. Bei der natürlichen 

Kautätigkeit auftretende seitliche Belastungen sowie Lastspitzen auf den Molaren bzw. 

Prämolaren wurden hierbei nicht berücksichtigt. [187] 

 

Ein weiterer Aspekt, den es zu untersuchen gilt, ist, inwieweit sich die Verblendung der 

Gerüste auf die Bruchlast auswirkt. 

 

 

7.3 Klinische Schlussfolgerung 

 

Die in dieser In-vitro-Studie ermittelten Bruchlasten lagen über den geforderten Werten 

für eine festsitzende Seitenzahnrestauration. Um im klinischen Einsatz  prothetischen 

Komplikationen vorzubeugen, sollte jedoch die Beweglichkeit bei der Versorgung mit 

Verbundbrücken berücksichtigt werden. Dies kann durch die Planung der Implantation, 

die Gestaltung der Brückengerüste sowie eine entsprechende Pfeileranzahl und –

konfiguration erfolgen. Wenn die angesprochenen Kritikpunkte bei der prothetischen 

Planung und Konstruktion im Dentallabor und in der Praxis vermieden werden, wird 

man zukünftig noch besser in der Lage sein, das Risiko eines Misserfolgs zu 

minimieren. 

 

Weiterhin ist zu erwarten, dass die Verblendung der Gerüste mit entsprechenden 

Verblendkeramiken eine Erhöhung der Bruchfestigkeit bewirkt. Diese gilt es, in einer 

weiterführenden Studie zu untersuchen. Sollte sich dies bewahrheiten, so stellt die 

Versorgung mit vier- und mehrgliedrigen Brücken aus Zirkondioxid eine zunehmend 

interessante und ästhetisch anspruchsvolle Behandlungsalternative dar. Parallel dazu 

sollte weiter an der in-vivo-Erprobung und Datenerhebung gearbeitet werden. 
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8. Zusammenfassung 

 

In dieser in-vitro-Untersuchung wurde der Einfluss einer unterschiedlichen 

Pfeilerbeweglichkeit auf die Bruchfestigkeit von Zahn-Zahn, kombiniert Zahn-

Implantat gelagerten und rein Implantat gelagerten Brücken aus Vollkeramik 

untersucht.  

Hierzu wurden vollkeramische Brücken gleicher Dimension zum Ersatz eines 

oberen Prämolaren und Molaren hergestellt. 40 Brücken wurden auf Modellen 

gefertigt, deren Pfeiler verschiedene Beweglichkeiten besaßen.  

 

Aufgeteilt in vier Gruppen wurde die Beweglichkeit der Pfeiler unterschiedlich 

eingestellt, um eine Versorgung auf natürlichen Zähnen und Implantaten sowie 

deren Kombination zu simulieren.  

 

Die  Prüfkörper aller vier Serien wurden nach der Zementierung mit  

Phosphatzement in physiologischer Kochsalzlösung gelagert. Einen Tag später 

wurden alle Proben einer thermischen Wechsellast im Thermocycling unterzogen. 

Anschließend wurde die Bruchfestigkeit der Brücken mithilfe einer 

Universalprüfmaschine bestimmt, wobei die Krafteinleitung zentral auf das 

Brückenzwischenglied erfolgte.  

 

Die gemessenen Bruchfestigkeitswerte rechtfertigen den  klinischen Einsatz von 

Brücken aus Zirkondioxid-Keramik bei ausreichender Dimensionierung als 

Gerüstmaterial für Zahn-Zahn, Zahn-Implantat getragene und rein Implantat 

getragene Brückenkonstruktionen zum Ersatz eines Molaren. Mittels Mann-

Whitney-U-Rangsummentest  konnte ein signifikanter Bruchfestigkeitsunterschied 

der Brücken (beide Brückenpfeiler beweglich/starr, beweglicher Prämolar/Molar) 

festgestellt werden. Die Ergebnisse sprechen für einen Einfluss der 

Pfeilerbeweglichkeit auf die Verbundkonstruktion.  

 

 

 



74 
 

9. Summary 

 

The objective of this in-vitro-study was to analyse the influence of tooth resilience 

in correlation to the fracture strength of tooth-tooth, tooth-implant and purely 

implant stored four-unit zirconium-oxide bridges constructed with the LAVA® -

CAD/CAM-System.  

The 80 dies were embedded in Paladur Clear® (Heraeus Kulzer); whereby a 

defined mobility of the dies was reached using heat shrink tubing (3M, type HSR) 

which was wrapped around the dental roots. 40 full-ceramic bridges of the same 

dimension were made to substitute an upper premolar and molar. The bridges 

were fabricated on models whose dies had different resilience.  

 

Split into four groups, the mobility of the dies was adjusted to simulate the 

different resilience’s around natural teeth, implants and the combination of both. 

The test bodies were split into four groups after having been cemented 

conventionally with zinc-oxide-phosphate cement (Hoffmann® Berlin) and were 

then stored in 0,9% Sodiumchloride-solution for 21 days. The bridges were then 

aged artificially by thermocycling.   The breaking strength of the bridges was then 

analysed using the Zwick®-machine (model Z010/TN2A, Roell®).  

 

The measured fracture strength values justify the clinical application of the 

LAVA® - ZrO2-ceramics with sufficient dimensions as a scaffolding material for 

tooth to tooth, tooth to implant and purely implant supported four unit bridge 

constructions to substitute an upper molar. The results of the fracture strength 

tests were analysed and described statistically with the Mann-Whitney-U-Test. A 

significant difference in the fracture strength of the bridges could be ascertained 

on account of different types of bridge support and the resilience of the abutment 

teeth.  

 

The results speak for an influence of the die-resilience on the fracture strength of 

all ceramic cantilever bridges. 
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