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Zusammenfassung

Zielsetzung: Ziel war die Bewertung des Einflusses der Kausimulation auf die Bruchlast,
das Frakturmuster, den Frakturursprung, die Oberflachenrauheit und die
Phasenzusammensetzung anhand dreigliedriger Frontzahnbricken aus Multilayer-
Zirkondioxid

Methoden: 80 monolithische prothetische Versorgungen wurden aus vier verschiedenen
Multilayer-Zirkondioxidmaterialien (Kuraray Katana HTML, STML, UTML, YML) gefertigt
und anschlieend in zwei Gruppen eingeteilt. Die eine Gruppe wurde einem simulierten
5-jahrigen Alterungsprozess im Kausimulator unterzogen, die andere Gruppe nicht. Im
Anschluss an einen dann durchgefuhrten Bruchtest, wurde die Bruchlast, das
Bruchmuster, der Frakturursprung, die Spannungsverteilung, die Oberflachenrauigkeit
und die Phasenzusammensetzung ausgewertet. Zusatzlich wurde der Einfluss des
simulierten Zahnhalteapparats untersucht. Eine statistische Analyse wurde durchgefuhrt
(p<0,05).

Ergebnisse: Alle Brucken uberlebten die Kausimulation ohne Risse, sichtbare
Abnutzung, Farbveranderungen oder Abplatzungen. Die Kausimulation hatte mit den
gewahlten Parametern keinen signifikanten negativen Effekt auf die mechanischen
Eigenschaften, jedoch hatte die Simulation des parodontalen Ligaments einen Einfluss
auf die Ergebnisse. Die Bruchlast war vor allem vom Yttriumoxidgehalt des Materials
abhangig. Farbgradient- und Biegefestigkeitsgradient-Multilayer-Zirkondioxidmaterialien
waren gleichwertig. Der schwachste Punkt war der Verbinder mit der geringsten
Querschnittsflache. 5Y-PSZ war anfalliger gegenlber Zugbelastungen als 3Y-TZP.
Verschiedene Zirkondioxidgenerationen konnten trotz unterschiedlicher Korngrofe auf
ein ahnliches Rauheitsniveau poliert werden. Die Kausimulation fuhrt nur zu einer
geringfugigen Aufrauung der Oberflache.

Fazit: Klinische Anwender sollten keine Bedenken bezlglich der Alterungsanfalligkeit

von Zirkondioxid bei monolithischer Anwendung haben.
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Abstract

Objective: To evaluate the influence of chewing simulation on fracture load, fracture
pattern, fracture origin, surface roughness and phase composition of three-unit anterior
FDPs made of multilayer zirconia.

Methods: 80 monolithic restorations were made of four different multilayer zirconia
materials (Kuraray Katana HTML, STML, UTML, YML). They were divided into two
groups. Only one group was exposed to a simulated 5-year aging period in a chewing
simulator. After a fracture load test, fracture load, fracture type, fracture origin, stress
distribution, surface roughness and phase composition were evaluated. In addition, the
influence of the simulated periodontal ligament (PDL) was investigated. Statistical
analysis was carried out (p<.05).

Results: All FDPs survived the chewing simulation without cracks, visible wear, color
changes or chipping. Chewing simulation with the selected parameters did not have any
significant negative effects on the mechanical properties, but the simulation of the PDL
had a strong influence. Fracture load is mainly dependent on the yttria level of the
materials. Color-gradient and strength-gradient multilayer zirconia materials were
equivalent. The weakest point was the connector with the smallest cross-sectional area.
5Y-PSZ was more susceptible to tensile loads than 3Y-TZP. Different zirconia
generations could be polished to a similar roughness level despite different gain sizes.
Chewing simulation leads to a slight roughening of the surface.

Significance: Clinicals should not have any concerns about the susceptibility to aging

when using monolithic zirconia restorations.



Einleitung 3

1. Einleitung

1.1 Einfihrung

Die zunehmende Verbreitung industrieller Fertigungsmethoden wie der CAD/CAM
Technologie in Zahnarztpraxen und Dentallaboren hat in den letzten Jahren zu einem
tiefgreifenden Wandel in der Zahntechnik gefuhrt. Die automatisierte Fertigung dentaler
Restaurationen ermoglicht eine zeitsparende und damit kosteneffiziente Herstellung
prothetischer  Versorgungen mit gleichbleibender  Qualitat sowie  hoher
Reproduzierbarkeit. Auflerdem ermoglichte sie den Einzug zuvor schwierig zu
verarbeitenden Materialien wie Zirkondioxid in die tagliche Praxis [1,2]. Zirkondioxid (ZrOz)
hat den Silikatkeramiken Uberlegene mechanische Eigenschaften [3] (Abb.1) und
geringere Schichtstarkenanforderungen [4], sowie eine im Vergleich zu Metallkeramiken
bessere Asthetik (insbesondere im Randbereich) und geringere Material- und
Herstellungskosten [5]. Aullerdem ist Zirkondioxid chemisch inert und hat eine

ausgezeichnete Biokompatibilitat [6,7].

Uberblick: Biegefestigkeiten dentaler Keramiken (MPa)

m Feldspat-Keramik (z.B. Vita Mark I1)

1100
1200 Leuzit-Keramik (z.B. Empress CAD)
1000 Lithium-di-silikat-Keramik (z.B. e.max
= 750 CAD)
2 800 e . 4
= Lithium-di/alumino-silikat-Keramik (z.B.
T ]
% 500 50 Nlce)
é 420 M Lithium-meta-silikat-Keramik (ZLS)(z.B.
& 360 350 Celtra Duo)
@ 400 4
3Y-TZP (z.B. Katana HTML)
160
200 100 <mwm
5Y-PSZ (z.B. Katana UTML)
0
Silikatkeramiken Oxidkeramiken 4Y-PSZ (z.B. Katana STML)
(Glasphase und Kristalle) (Polykristallin, keine Glasphase)

Abb. 1°P: Biegefestigkeiten dentaler Keramiken im Vergleich: Dentale Keramiken koénnen in
Silikatkeramiken und Oxidkeramiken eingeteilt werden. Silikatkeramiken zeichnen sich durch
hervorragende lichtoptische Eigenschaften aus, jedoch liegen ihre Biegefestigkeiten unter denen der
Oxidkeramiken. Wahrend sich viele Silikatkeramiken auch durch die Presstechnik verarbeitet lassen,
kénnen Versorgungen aus Oxidkeramiken nur mit Hilfe von CAD/CAM-Fraseinheiten gefertigt werden.
Oxidkeramiken lassen sich im Gegensatz zu den Silikatkeramiken aufgrund der fehlenden Glasphase nicht
mit Flusssaure (HF) anatzen. Keramiken mit Biegefestigkeiten >350 MPa kénnen sowohl adhasiv als auch
konventionell eingesetzt werden [8-12].
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1.2 Zirkondioxidgenerationen

Um die Asthetik zu verbessern und den Indikationsbereich zu erweitern, wurden
verschiedene Zirkondioxidgenerationen entwickelt, die sich in ihrer chemischen
Zusammensetzung, ihrer Phasenstruktur und in ihren mechanischen und optischen

Eigenschaften unterscheiden (Tab. 1).

Tab. 1°P: Die verschiedenen Zirkondioxidgenerationen und ihre Eigenschaften: Je héher der Yttriumoxid-
Gehalt desto grofRer der kubische Phasenanteil. Mit der Zunahme des kubischen Phasenanteils sinkt die
Biegefestigkeit und steigt die Transluzenz der Keramiken.

Eigenschaften | Y203 Al2O3 Dominate E-Modul | Biegefestigkeit | Bruchzahigkeit | Transluzenz | KorngréfRe
* (mol%) (Wt%) Phase (GPa) (MPa) (MPavm) (um)

1. Generation ~3 0,25 tetragonal 210 1000-1500 3,5-4,5 - ~0,5
(3Y-TZP)

2. Generation ~3 0,05 tetragonal 210 900-1300 3,545 + ~0,5
(3Y-TZP)

3. Generation ~5 < 0,01 | kubisch 210 400-900 2,2-2,7 +++ ~1,5
(5Y-PSZ)

4. Generation ~4 < 0,01 | kubisch 210 600-1000 2,5-3,5 ++ ~1,5
(4Y-PSZ)

+[1,9,13-15]

Heute kann Zirkondioxid universell bei einer Vielzahl von Indikationen (z.B. fur Kronen,
Brucken, Primarteleskope, Implantatabuments, Implantate etc.) eingesetzt werden.
Wahrend die Zirkondioxide der ersten beiden Generationen vor allem im posterioren
hochbelasteten Bereich ihre Anwendung finden, eignen sich die Zirkondioxide der dritten
und vierten Generation vor allem fur hochasthetische Versorgungen im sichtbaren

Bereich [14,16].

1.3 Der Weg zu Multilayer-Systemen zur monolithischen Anwendung

Wegen ihrer hohen Opazitdt werden Versorgungen aus der ersten und zweiten
Zirkondioxidgeneration haufig mit Silikatkeramiken verblendet. Jedoch ist die
Verblendung anfallig gegenuber Chipping [17]. Chipping wird als kohasive Fraktur
innerhalb der Verblendung ohne Beteiligung des Verbundbereichs zwischen Gerust und
Verblendung definiert [18,19]. Verblendete Zirkondioxidversorgungen zeigen mehr
ausgedehnte  Abplatzungen als Metallkeramikversorgungen, besonders Dbei
implantatgetragenen Brucken [20,21]. Abplatzungen kdnnen reduziert werden durch eine
anatomische Gerustgestaltung, durch die eine gleichmaRige Dicke der Verblendung
angestrebt wird (<1,5mm), durch eine bessere Anpassung der
Warmeausdehnungskoeffizienten (WAKs) der Verblendkeramiken (8,9-9,9*10° K1) an
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die WAKSs der Zirkondioxidgeriste (10-11*10-¢ K-*), durch abgestimmte Abkiihlungsraten
und weniger Aufbrennzyklen, um thermische Spannungen im Material zu vermeiden und
eine gut eingestellte Okklusion sowie auf Hochglanz polierte Oberflachen [9,18]. Es wurde
auch versucht die techniksensitive manuelle Verblendtechnik durch das Aufpressen von
Lithiumdisilikat (LiSi2) auf Zirkondioxidgeruste [5] oder durch die maschinelle CAD/CAM-
Fertigung der Verblendung zu ersetzen [22,23]. Jedoch konnten sich diese Verfahren in
der Praxis nicht vollends durchsetzen. Die einfachste Moglichkeit Verblendabplatzungen
zu vermeiden, ist die monolithische Anwendung bzw. die ausschlieBliche Verblendung
des labialen Anteils der Versorgung (Micro-layering, ,cut back®-Technik)[19,21,24].
Zirkondioxid wird daher heute zunehmend monolithisch oder teilverblendet mit
Beschrankung der glaskeramischen Verblendung auf die sichtbare Flache verwendet.
Durch diesen Trend kdnnen Verblendabplatzungen weitestgehend vermieden [19,21] und
die Zahne kdnnen pulpaschonender prapariert werden, da durch den Verzicht auf die
Verblendung weniger Substanzabtrag notig wird [25,26].

Voraussetzung fur eine monolithische Anwendung ist jedoch eine gewisse
Lichtdurchlassigkeit des Materials. Die Transluzenz von klassischem Zirkondioxid kann
durch verschiedene MalRnahmen wie durch die Erhdhung des Yttriumoxidgehalts [27],
durch die Verringerung des Aluminiumoxidanteils [28], durch die Reduzierung von
Unreinheiten [29], durch die Erhdéhung der Sintertemperatur [30], durch starke
Verringerung der KorngrofRe (<80nm) [1,29], durch eine geringere Materialschichtstarke
[24] und durch das Hinzufugen von Lanthanoxid (La203)[31] erhoht werden. Eine
Erhohung der Sintertemperatur Gber 1600°C fuhrt jedoch bei 3Y-TZP zu einem Abfall der
Biegefestigkeit [30] und es ist schwer nanokristallines 3Y-TZP ohne Defekte herzustellen
[29]. Die Erhohung des Yttriumoxidanteils bei gleichzeitiger Reduktion des
Aluminiumoxidanteils scheint derzeit der geeignetste Weg die Transluzenz zu erhdhen.
Neben der Transluzenz spielt die Farbgebung des Materials eine entscheidende Rolle fur
das naturliche Erscheinungsbild. Eine Moglichkeit zur Farbgebung ist das Bemalen der
prothetischen Restauration nach dem Sintern. Jedoch sind hierfUr zusatzliche
Aufbrennzyklen noétig und die eingefarbten Glassurmassen konnen durch okklusales
Einschleifen oder Abnutzung wieder abgetragen werden [32]. Eine weitere Moglichkeit ist
das Einfarben der Versorgung im Weillingszustand nach dem Frasen aber noch vor dem
Sintern durch die Pinselinfiltrations- oder Tauchinfiltrationstechnik [9,13,33]. Es ist jedoch
moglich, dass die aus seltenen Erden bestehenden Farbelésungen die mechanischen

Eigenschaften beeinflussen [34]. Eine andere Moglichkeit sind in einem geschichteten
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Verfahren hergestellte Mehrschichtmaterialien (Multilayermaterialien) bei denen
Metalloxide (z.b. Fe2Os, EroOs, MNO2) dem Zirkondioxidpulver vor der Pressung der
Rohlinge zugesetzt werden [16,35]. Multilayermaterialien ahmen den naturlichen Farb-
und Transluzenzverlauf des Zahnes nach. Dabei lassen sich Systeme unterscheiden, bei
denen das unterschiedliche Erscheinungsbild der verschiedenen Schichten lediglich
durch die Variation der Menge an Metalloxiden zur Pigmentierung erreicht wird
(Farbgradient-Multilayer-Zirkondioxide) und Hybridmaterialien, die in unterschiedlichen
Schichten unterschiedliche Zirkondioxidgenerationen enthalten (Biege-
festigkeitsgradient-Multilayer-Zirkondioxide)  [9,15,36]. Bei  diesen Materialien
unterscheiden sich die Schichten daher auch hinsichtlich ihrer mechanischen
Eigenschaften [37] und die Positionierung der Restauration im Rohling sollte bedacht
werden [38] (Abb.2).

Farb-gradient Multilayer-Zirkondioxid

S N
. o N &
Biegefestigkeit Transluzenz NG a9
SN
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P
- C

1100 MPa
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=
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Biegefestigkeits-gradient Multilayer-Zirkondioxid

Biegefestigkeit Transluzenz AN

ZeNZ

Biegefestigkeit _

Abb. 2°P: Multilayerarchitektur anhand des in dieser Studie untersuchten Katana-Multilayersystems:
Farbgradient-Multilayer-Zirkondioxide (HTML, STML, UTML) enthalten in allen Schichten gleich viel
Yttriumoxid. Die Eigenschaften der Schichten sind daher identisch. Das unterschiedliche Erscheinungsbild
der Schichten kommt lediglich durch unterschiedliche Beimengungen von Metalloxiden zur Farbgebung
zustande. Biegefestigkeitsgradient-Multilayer-Zirkondioxide (YML) enthalten einen Yttriumoxidgradient
innerhalb des Materials. Daher unterscheiden sich die Schichten hinsichtlich ihrer optischen und
mechanischen Eigenschaften. Transluzenz- und Biegefestigkeitswerte entsprechen Herstellerangaben
[12].

1.4 Wissenschaftlicher Forschungsstand zum Katana-Zirkondioxid-System

Im in dieser Studie untersuchten Katana Zirkondioxid-System des japanischen
Herstellers Kuraray sind sowohl die verschiedenen Zirkondioxidgenerationen als auch
beide Multilayervarianten abgebildet. Das Katana System besteht aus den
Farbgradientmaterialien HTML (High Translucent Multi Layered), STML (Super
Translucent Multi Layered) und UTML (Ultra Translucent Multi Layered), die sich in ihrem
Yttriumgehalt unterscheiden [39] und dem Biegefestigkeitsgradientmaterial YML (Yttria
Multi Layered), das in den unteren Schichten dem HTML Material ahnelt und in der
Schmelzschicht dem STML Material entspricht [40]. Jeder Fraldrohling besteht aus vier
Schichten, der Schmelzschicht (35%), der Ubergangsschicht 1 (15%), der
Ubergangsschicht 2 (15%) und der Dentinschicht (35%).

Zirkondioxid (ZrO2) kann als monokline (<1170 °C), tetragonale (1170-2370 °C) oder
kubische (>2370 °C) kristalline Phasenstruktur vorliegen [13]. Durch den Zusatz von
Yttriumoxid (Y203) wird die mechanisch vorteilhafte tetragonale Phase bei
Raumtemperatur stabilisiert [1]. Unter den Katana Zirkondioxiden enthalt HTML den
geringsten Yttriumoxidanteil und UTML den hoéchsten (HTML 3,7 mol%, STML 4,8 mol%,
UTML 5,4 mol%) [39]. Wie bei allen Zirkondioxiden mit einem Yttriagehalt < 8 mol% liegt
auch hier eine gemischt tetragonal-kubische Phasenstruktur vor [7,29,41]. Der Anstieg des
Yttrialevels von ~ 3 mol% (HTML), Uber ~ 4 mol% (STML) auf ~ 5 mol% (UTML) fuhrt zu

einer Zunahme des kubischen Phasenanteils auf Kosten des tetragonalen Anteils (c-ZrO2
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HTML ~ 40 wt%, STML ~ 60 wt%, UTML ~ 70 wt%) [39,42]. Die veranderte
Phasenzusammensetzung hat wiederum Auswirkungen auf die mechanischen und
lichtoptischen Eigenschaften. Wahrend sich die bei Raumtemperatur metastabile
tetragonale Phase bei thermischer oder mechanischer Energiezufuhr in die monokline
Phase umwandeln kann, was mit einer Volumenzunahme von 3-5% einhergeht und durch
den Aufbau von Kompressionskraften einem weiteren Risswachstum inharenter
Mikrorissen entgegenwirkt (transformation toughening), fehlt diese Eigenschaft der
kubischen Phase [13,43]. Das Fehlen dieses Effektes hat eine wesentlich geringere
Biegefestigkeit, Bruchzahigkeit und Widerstandskraft gegen Ermudung von UTML und
STML im Vergleich zu HTML zur Folge [3,44,45]. Die Biegefestigkeit von UTML liegt ca.
50% niedriger als die von HTML [43,44,46]. Gleichzeitig sind die metastabilen
Eigenschaften der tetragonalen Phase auch fur einen schleichenden
Zersetzungsprozess verantwortlich, bei dem es zu einer spontanen Phasenumwandlung
bei Korpertemperatur unter Einwirkung polarer Wassermolekule (H20) kommt (Low
Temperature Degradation (LTD))[47]. Durch den hoheren kubischen Phasenanteil zeigen
STML und UTML im Gegensatz zu HTML keine Anfalligkeit gegenuber hydrothermaler
Alterung [39,43]. Um die Langzeitbestandigkeit von HTML zu erhohen, enthalt HTML den
héchsten Aluminiumoxidanteil (Al2O3) der Keramiken (HTML 0,06 wt%, STML 0,01 wt%,
UTML 0,0 wt%)[39]. Aluminiumoxid verringert die Anfalligkeit gegenuber LTD [48], wirkt
sich jedoch aufgrund seines vom Zirkondioxid abweichenden Brechungsindex negativ
auf die Transluzenz aus (Al203 1,76, ZrO> 2,19)[28]. Dies trifft insbesondere dann zu,
wenn Zirkondioxid mit Aluminiumoxid Ubersattigt ist und es daher zur Ausbildung von
Aluminiumoxidpartikeln an den Korngrenzen kommt [28,31]. Wahrend sich die Erhdhung
des Aluminiumoxidanteils negativ auf die Asthetik auswirkt, geht eine Erhdhung des
Yttriumoxidanteils aufgrund des zunehmenden kubischen Phasenanteils mit einer
Steigerung der Transluzenz einher [24,49]. Kubische Kristalle haben optisch isotrope
Eigenschaften wahrend tetragonale Kristalle anisotrope Eigenschaften aufweisen und zu
ausgepragten Doppelbrechungseffekten an den Korngrenzen flihren und somit die
Transluzenz mindern [29,39,49]. DarUber hinaus haben UTML und STML grollere
Korngrofen als HTML (HTML 0,55-0,63 um, STML 0,68-2,8 um, UTML 1,7-4,05 pum)
[39,42,43], was zu einer Reduktion der Anzahl der Korngrenzen in Restaurationen gleicher
Schichtstarke fuhrt und sich ebenfalls positiv auf das Erscheinungsbild auswirkt, aber
auch zu Problemen bei der Maskierung dunkler Stumpfaufbauten fuhren kann [50]. Die

Veranderung des Yittriumoxidanteils hat keinen signifikanten Einfluss auf das
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Elastizitatsmodul und die Harte der Zirkondioxide (Vickers Harte ~ 13 GPa, Nanoindenter
Harte HTML 18,95 GPa, STML 19,36 GPa, UTML 19,95 GPa) [31,46,49]. Alle Katana
Keramiken zeigten eine geringere Materialabnutzung als Lithiumdisilikat und einen
vergleichbaren Antagonistenverschleil} [3,36]. Kubisches Zirkondioxid zeigte eine hohere
Biegefestigkeit und eine geringere Transluzenz als Lithiumdisilikat und nimmt somit eine
Zwischenstellung zwischen klassischem 3Y-TZP (Tetragonal Zirconia Polycrystal) und

hochfesten Silikatkeramiken ein [3].

1.5 In vitro Testverfahren

Bei der kunstlichen Alterung im Kausimulator handelt es sich um ein gut erprobtes
Verfahren zur Simulation thermischer und mechanischer Belastungen. Keramiken sind
sprode Materialien, die nur eine geringe elastische Verformung erlauben und keine
plastische Deformation zulassen [51]. Im Kausimulator kommt es zu einer
Materialschwachung (Ermidung) aufgrund sich zyklisch wiederholender mechanischer,
thermischer und hydrolytischer Belastungen, die weit unterhalb der Belastungsgrenzen
der Keramiken liegen [52]. Die mechanische Beanspruchung sowie Spannungen, die bei
Temperaturanderungen aufgrund unterschiedlicher Warmeausdehnungskoeffizienten
(WAK) entstehen, konnen =zur Entstehung von Mikrorissen sowie zu deren
Voranschreiten durch subkritisches Risswachstum beitragen [43,52]. Das Eindringen von
Wasser in die Mikrorisse unterstutzt diesen Vorgang [53]. Ursprung dieser Mikrorisse sind
in der Regel Materialdefekte. Man unterscheidet Oberflachendefekte, die meist durch die
Bearbeitung (Okklusionsanpassung, Schleifen, Polieren) oder durch mechanische
Abnutzung durch den Antagonisten entstehen, von im Material liegenden Defekten, die
ihren Ursprung oft im Herstellungsprozess (Puderpressung, Transport, Frallvorgang,
Sintervorgang) haben [51]. Beim anschlieBenden Bruchtest wird die verbleibende
Stabilitat nach der Alterung gemessen und so deren Einfluss bestimmt [54]. Neben der
Schwachung durch subkritisches Risswachstum, kann es bei Zirkondioxid im
Kausimulator aber auch zu einer Phasenumwandlung (transformation toughening)
kommen [16], die die Bruchfestigkeit erhoht. Das Zusammenspiel dieser beiden Effekte
bestimmt die Lebensdauer der prothetischen Versorgung und die Bruchlast. Welcher der

Effekte Uberwiegt, durfte sich je nach Material unterscheiden.
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1.6 Problemstellung

Ein modglicher Schwachpunkt des Katana Systems konnte ein unterschiedliches
Alterungsverhalten verschiedener Schichten, verursacht durch den Einfluss
unterschiedlicher Beimengungen von Metalloxiden sowie Schwachstellen wie schlecht
gesinterte Bereiche, Poren und Unreinheiten in den Ubergangszonen aufgrund des
geschichteten Herstellungsverfahren sein. Kritiker der Biegefestigkeitsgradient-
Materialien befurchten geringere mechanische Widerstandskrafte solcher Materialien
aufgrund von Spannungen im Material durch unterschiedliche Sinterschrumpfungen der
verschiedenen Schichten. Es ist unklar, ob das neu auf den Markt gekommene
Biegefestigkeitsgradientmaterial YML mit dem Dbereits langer erhaltlichen
Farbgradientmaterial HTML mechanisch gleichwertig ist. Des Weiteren soll in dieser
Studie der Einfluss mechanischer Belastungen auf monolithische Frontzahnbricken aus
Multilayer-Zirkondioxiden untersucht werden. Bisher sind kaum Untersuchungen dieser
Materialien an Frontzahnversorgungen verfugbar, obwohl die Multilayertechnik gerade
im sichtbaren Bereich Vorteile bringt. Ziel dieser Studie ist es den Einfluss der
Kausimulation auf die mechanischen Eigenschaften von  monolithischen
Frontzahnbricken aus verschiedenen Zirkondioxidmaterialien in Abhangigkeit des

Yttriumoxidgehalts und sich unterscheidender Multilayer-Architektur zu untersuchen.

Es wurden folgende Hypothesen aufgestellt:

- Die Kausimulation hat keinen signifikanten Einfluss auf die Bruchlast der
verschiedenen Materialien.

- Die Kausimulation hat keinen signifikanten Einfluss auf das Bruchmuster und den
Frakturursprung bei allen Materialien.

- Die thermische Belastung hat keinen signifikanten Einfluss auf die
Oberflachenrauigkeit der Zirkondioxide.

- Die Kausimulation wirkt sich auf die Phasenstruktur je nach Yttriumoxidgehalt

unterschiedlich aus.
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2. Methodik

2.1 Studienaufbau

HTMLA STMLA UTMLA YMLA HTML B STMLB UTMLB YMLB
(n=8) (n=8) (n=8) (n=8) (n=8) (n=8) (n=8) (n=8)
v \4 v v

3D Scans

Kausimulation

R

3D Scans

3D Scans

Bruchtest

Bruchtest

Gruppe C
ohne PDL
(2x HTML, 2x STML,
2x UTML, 2x YML)

Gruppe D
ohne PDL
(2x HTML, 2x STML,
2x UTML, 2x YML)

v

3D Scans

3D Scans

3D Scans

Kausimulation

|

Fraktographische Analyse

Fraktographische Analyse

Finite Element Method (FEM)

Finite Element Method (FEM)

Rauheitsmessungen

Rauheitsmessungen

Bestimmung der Phasenzusammensetzung

Bestimmung der Phasenzusammensetzung

3D Scans

3D Scans

Bruchtest

Bruchtest

3D Scans

3D Scans

v Fraktographie

Fraktographie

v v

Abb. 3°P: Studienaufbau: Hauptuntersuchung zum Einfluss der Kausimulation (Gruppe A, Gruppe B) und
Nebenuntersuchung zum Einfluss der parodontalen Ligaments (Gruppe C, Gruppe D)

Fur die Hauptuntersuchung der Studie wurden identische Frontzahnbricken aus
unterschiedlichen Zirkondioxidmaterialien in zwei Gruppen eingeteilt (n=32/Gruppe).
Gruppe A wurde einer kunstlichen Alterung im Kausimulator ausgesetzt, Gruppe B nicht.
Dann wurden die Brucken einem Bruchtest unterzogen, um die Bruchlast zu bestimmen
die die

Spannungsverteilung, die Oberflachenrauigkeit und die Phasenzusammensetzung

und anschlie®Bend das Bruchmuster, Lage des Bruchursprungs,

bestimmt und miteinander verglichen. Als Nebenuntersuchung wurde der Einfluss der
Simulation des parodontalen Ligaments betrachtet, indem zwei Gruppen ohne simuliertes
PDL getestet wurden (Gruppe C, Gruppe D, n=8/Gruppe) (Abb. 3).

2.2 Materialien

Tab. 2°P: Zirkondioxidmaterialien: Getestete Multilayer-Materialien mit relevanten Eigenschaften

Kuraray | Y203 Biegefestigkeit | Transmission | E-Modul | Harte c-ZrO2 | Kerngréfle | WAK Dichte
zirconia | (mol%), (MPa) ** (%) ** (GPa)*** | (HV, (Wt%) (um)* (K" **=* | (glem?) *
Al>O3 GPa) Fkk *
(Wt%) *
HTML 3,7 mol%, | 1125 45 214 12,8 <50 0,63 9,9*10° | 6,04
3Y-TZP | 0,06 wt%
STML 4,8 mol%, | 748 49 217 12,8 ~65 2,8 9,8*10° | 6,02
4Y-PSZ | 0,01 wt%
UTML 5,4 mol%, | 557 50 217 12,8 ~75 4,05 9,7*10° | 6,00
5Y-PSZ | 0,0 wt%
YML ~ STML 750 49 n.a. n.a n.a. n.a. n.a. n.a.
3-4Y- 1000 47
PSz ~HTML 1100 45
~HTML 1100 45
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Tab. 2¢P: Zirkondioxidmaterialien (Fortsetzung)
Kuraray | Sinter- Sinter- Minimale Minimale Ideale Indikation ** Lot
zirconia | paramater*™ | Schrumpfung | Wandschichtstarke Verbinderflache
*% (mm) Kk (mmZ) *k
HTML 1500°C, 2h, | 22,6% Frontzahnkronen: Frontzahnbriicken: 7 | Mehrgliedrige EESHC
3Y-TzP 10°C/min 0,4 Seitenzahnbriicken: | weitspannige Briicken,
Seitenzahnkronen: 9 Seitenzahnkronen
0,5
STML 1550°C, 2h, | 22,7% Frontzahnkronen: Frontzahnbriicken: Max. 3-gliedrige EENBZ,
4Y-PSZ 10°C/min 0,8 12 Briicken, Front- und EFJXS
Seitenzahnkronen: Seitenzahnbriicken: | Seitenzahnkronen
1,0 16
UTML 1550°C, 2h, | 22,5% Frontzahnkronen: Frontzahnbriicken: Veneers, Inlays, EFELL
5Y-PSZ | 10°C/min 0,8 12 Frontzahnkronen (max.
Seitenzahnkronen: Seitenzahnbriicken: | 3-gliedrige
1,0 16 (nur Prdmolaren) | Frontzahnbriicken)
YML 1550°C, 2h, | 22,6% Frontzahnkronen: Frontzahnbriicken: Universell anwendbar EFDGT
3-4Y- 10°C/min 0,4 bzw. 0,8 7 bzw.12
PSz Seitenzahnkronen: Seitenzahnbriicken:
0,5bzw. 1,0 9 bzw. 16
*[39] **[12,40,55-58] *+[59]
Die verwendeten Materialien sind in Tabelle 2 und Tabelle 3 zusammengefasst.
Tab. 3°P: Materialien zur Probenherstellung: Materialien fiir die Stiimpfe und den Sockel
Zusammensetzung * E- Lot
Modul
(GPa)*
Zirlux NP 61,6% Co, 27,8% Cr, 8,5% W, 1,6% Si, 0,3% Mn, 0,2 % Fe 240 7-00064-58
(Stimpfe)
Clearfil ceramic primer 3-Methacryloxypropyl Trimethoxysilane, 10-Methacryloyloxydecyl - 240052
plus (Primer) Dihydrogen Phosphate (MDP), Ethanol
Panavia V5 Bis-GMA, TEGDMA, hydrophobe aromatische Dimethacrylate, hydrophile 6,3 B50145
(Befestigungzement) aliphatische Dimethacrylate, Initiatoren, Beschleuniger, Bariumglasfiiller,
silanisierte Fluoroalminosilicatglasfiller, Kieselsdure, Kampferchinon,
Pigmente
Impregum soft Ethyleneimin-terminiertes Polyether-Makromonome, Alkylsulfonium- - -
(PDL Simulation) Verbindungen, Fllstoffe, Weichmacher, Pigamente, Geschmacksstoffe **
PalaXPress (Basis) PMMA, Katalysatorsystem frei von tertidren Aminen 2,3 K010109
Technovit 4004 PMMA, Katalysatorsystem n.a. K010070,
R010114

*[60-63] *[64]

2.3 Probenherstellung
Mit Hilfe einer Computer-Aided-
Design Software (Meshmixer &
Autodesk, Mill

Kalifornien) wurden Stumpfmodelle

Fusion, Calley,

der Zahne 13 und 11 entworfen und

auf  deren Grundlage eine

monolithische Frontzahnbricke

konstruiert (Abb. 4, Tab. 4)

Tab. 4°P: Abmessungen der Stimpfe und der Briicke

Zahnstiimpfe

Praparation

1mm tiefe Stufenpraparation mit
abgerundeten Innenkanten

Konvergenzwinkel

6°

Stumpfhdhe 6 mm

Waurzellange 17,6 mm (13)
14,6 mm (11)

Briicke

Wandschichtstarke >1 mm

Verfinderquerschnittsform

Dreieckig mit gingival breiter Basis

Verbinderquerschnittsflache

21,5 mm?(13-12)
23 mm2 (12-11)

Zwischengliedlange

7 mm

Zementflige

100 um
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Insgesamt wurden 80 Bricken aus den vier
verschiedenen Multilayer-Zirkondioxidmaterialien
HTML, STML, UTML und YML (20 Stuck je Material)
der Firma Kuraray (Kuraray Europe GmbH,
Hattersheim am Main, Deutschland) und 16 Stimpfe
aus einer Kobalt-Chrom-Legierung (ZirLux NP, Henry
Schein Inc., Melville, New York, USA) gefertigt. Die
Vergroferungsfaktoren fur das Zirkondioxid zum
Ausgleich der Sinterschrumpfung lagen zwischen
1,225-1,227. Die Restaurationen wurden immer in der
Mitte des Rohlings positioniert und trocken aus

Abb. 4°P: Briicken & Stumpfdesign . o
(Quelle: Max Pdppel, Prof_pDr_ Mgartin vorgesinterten Ronden (Weillingszustand, A2, T 18

Rosentritt) mm, & 98,5 mm) mit Hilfe von Hartmetallinstrumenten
einer Frasmaschine mit 5 Freiheitsgraden gefrast (PrograMill PM7, Ivoclar Vivadent AG,
Schaan, Liechtenstein). Nach der maschinellen Fertigung wurden die Verbindungsstege
mit einem feinen Hartmetallfraser schonend durchtrennt. Zur Herstellung der Stumpfe
aus einem Legierungsrohling (T 24,5 mm, & 98,3) wurde dieselbe Maschine verwendet.
Die Brucken wurden entsprechend der Herstellerangaben mit einem konventionellen
Sinterprogramm in einem Sinterofen mit Molybdandisilizid-Heizelement (MoSiz) auf
Zirkondioxidperlen gesintert (HAT-S Speed, Vogt GmbH & Co KG, Stutensee,
Deutschland). Die Sinterparameter (Endtemperatur, Haltezeit und Temperatur-
anderungsrate) sind der Tab. 2 zu entnehmen. Nach dem Sintern wurden zunachst die
den Stumpfen zugewandten Innenflachen mit Aluminiumoxidpulver mit einer KorngroRe
von 50 ym und 2 bar Druck in einem Abstand von ca. 15 mm fur 10 Sekunden abgestrahlt,
um die Oberflache aufzurauen (Sandstrahlgerat Basic Quattro SlI, Renfert GmbH,
Hilzingen, Deutschland). AnschlieBend wurden die AuRenflachen mit einer
Ziegenhaarburste im Laborhandstick unter Verwendung einer Diamantpolierpaste
(Zirkopol, Feguramed GmbH, Buchen, Deutschland) bei 15.000 Umdrehungen fur ca. 3
Minuten pro Brucke poliert. Die gesamte Oberflache der Stumpfe wurde ebenfalls unter
Verwendung derselben Parameter sandgestrahlt (Abb. 5). Danach wurden die Brucken
und die Stumpfe im Ultraschallbad in 96% Ethanol fur 5min gereinigt (Sonorex super,
Brandelin electronic GmbH, Berlin, Deutschland) und anschlieBend getrocknet. Im
nachsten Schritt wurde ein 10-Methacryloyloxydecyl-Dihydrogen-Phosphate (MDP)

haltiger Primer (Clearfil ceramic primer plus, Kuraray) auf die Praparationsoberflachen
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der Stimpfe und die Innenflachen der Briicken
aufgetragen. Danach wurden die Bricken unter
Verwendung eines dualhartenden Befestigungs-
komposite (Panavia V5, Kuraray) auf den
Nach der

entfernung wurden die Verbindungen 10 Sekunden

Stimpfen befestigt. Uberschuss-
lang je Seite mit einer LED-Polymerisationslampe
bei einer Wellenlange von 385-515 nm und einer
Lichtintensitat von 1000 mW/cm? gehartet (Valo
Grand, Ultradent, South Jordan, Utah). Zur
Simulation des parodontalen Ligaments wurden
die Wurzeln mit einer 0,8 mm + 0,1 dicken Schicht
Polyether (Impregum penta soft, 3M GmbH, Neuss,
Deutschland) ummantelt. Um das zu erreichen,
wurden die apikalen Anteile der Zahnmodelle 2x flir
1 Sekunde in flissiges Wachs (Flexi-Dip Wachs, Al
dente GmbH, Goslar, Deutschland) getaucht, das
zuvor in einem Tauchbad auf 90°C erhitzt worden
war (Finodip 1 Plus, Fino GmbH, Bad Bocklet,
Deutschland) (Abb. 6). Der Sockel wurde aus
Polymethylmetharcylat (PalaXpress clear, Kulzer
GmbH, Hanau, Deutschland) in einer Stahlform
hergestellt (Abb. 7). Um eine korrekte Frontzahn-
beziehung zu simulieren, wurden die Proben in
einem 135° Winkel zur Vertikalen eingebettet. Das
Mischverhaltnis Pulver zu Flissigkeit fur die
angewandte Gieftechnik war 10 g auf 7 ml. Zur
Vermeidung von Siedeblaschen wurde ein
Drucktopf zur 15-minttigen Polymerisation des
Kaltpolymerisats bei 45°C und 2,5 bar verwendet
(Palamat practic EL T, Kulzer). Nach Anfertigung
einer  Uberabformung aus  kondensations-
vernetztem Silikon (Silaplast futur, Detax GmbH,

Ettingen, Deutschland) mit hoher Shore-Endharte

Abb. 5°P: Stimpfe vor und nach dem
Sandstrahlen (Quelle: Max Poppel)

Abb. 6°°: Proben vor und nach dem
Eintauchen in das Wachsbad (Quelle:
Max P&ppel)

Abb. 7°P: Herstellung des Sockels
(Quelle: Max Poppel)

Abb. 8°°: Ummantelung der Wurzel mit
Polyether mit Hilfe einer Uberabformung
(Quelle: Max Poppel)

Abb. 9°P: Eine Probe im Kausimulator
(Quelle: Max Poppel)
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(68 Shore A) zur spateren Repositionierung des Verbundes aus Brucke und Stumpfen,
wurde das Wachs mit Hilfe eines Ausbruhgerates (D-AB 240, Harnisch Rieth GmbH &
Co. KG, Winterbach, Deutschland) entfernt (Ausbrihtemperatur 80°C, Ausbruhzeit 7
min). Die kunstlichen Alveolen wurden mit dem Dampfstrahlgerat von Wachsresten
befreit (Tronada, Reitel Feinwerktechnik GmbH, Bad Essen, Deutschland). Im nachsten
Schritt wurde der entstandene Hohlraum nach Beschichtung mit einem geeigneten
Adhasiv (Polyether adhesive, 3M) mit Impregum soft (64 Shore A) geflllt und die
prothetische Versorgung samt kunstlicher Zahnstumpfe mit Hilfe des SilikonschlUssels
repositioniert (Abb. 8). Uberquellendes Material wurde nach 6 Minuten mit einem
Einmalskalpell entfernt. Vor dem weiteren Versuch wurden die Proben fur eine Lagerzeit
von 24 Stunden und einer Temperatur von 37°C in destilliertem Wasser in einem
Inkubator (B28, Binder GmbH, Tuttlingen, Deutschland) aufbewahrt.

Nach den Bruchtests und der Anfertigung der Aufnahmen fur die Auswertung der
Bruchflachen wurden die Kobalt-Chrom-Stumpfe unter Zuhilfenahme eines
Bunsenbrenners von den Bruckenresten getrennt, von Zementresten durch vorsichtiges
Sandstrahlen gereinigt und fir die nachste Versuchsreihe wiederverwendet. Auch die
PMMA-Sockel wurden nach Ausschluss von Rissen unter einem Lichtmikroskop
mehrfach verwendet. Am Ende des Hauptversuchs bestehend aus 8 Subgruppen zu je 8
Bricken (jeweils eine Gruppe mit und ohne Kausimulation fur die Materialien HTML,
STML, UTML und YML) wurde noch eine Nachuntersuchung aus zwei weiteren
Subgruppen ohne die Impregum-Ummantelung durchgefuhrt, um den Einfluss der PDL-
Simulation abschatzen zu kdnnen. Jede Subgruppe bestand aus 8 Brucken mit jeweils 2
Bricken aus jedem Material. Eine Gruppe wurde der Kausimulation (Gruppe C)
unterzogen, die andere nicht (Gruppe D).

2.4 Kausimulation

Eine kinstliche Alterung im Kausimulator (CS-
4, SD Mechatronik GmbH, Feldkirchen-
Westerham, Deutschland) fand bei der Halfte
der Proben statt. Die gewahlten Einstellungen

sind der Tabelle 5 zu entnehmen. Die Proben

wurden  zeitgleich ~ mechanischen  und , 7
. . ‘h - -
thermischen Belastungen ausgesetzt, indem .\ 440, kausimulator CS-4 von SD

Mechatronik (Quelle: Max Pdppel)
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die acht Probenkammern abwechselnd mit kaltem
und warmem Wasser geflutet und die Mitten der
Bruckenglieder mit Antagonistenstempeln belastet
wurden (Abb. 9, Abb. 10). Die Kontakte wurde mit
Als

wurden Steatite-Kugeln mit einem

einer roten  Okklusionsfolie  kontrolliert.
Antagonisten
Durchmesser von 6 mm verwendet (CeramTec,
Plochingen, Deutschland). Diese wurden mit einem
Kompositezement (Panavia V5, Kuraray) in einem
Metallhalter befestigt. Fur jede Probe wurde ein neuer
LZeit-

Antagonist verwendet. Die Einstellungen
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Tab. 5°P: Kausimulatoreinstellungen

Kauzyklenanzahl 1.200.000
Kraft 50 N
Hub 2 mm
Aufwartsgeschwindigkeit 60 mm/s
Abwartsgeschwindigkeit 40 mm/s
Frequenz 1,93 Hz
Horizontalbewegung 0 mm
Thermozyklenanzahl 2 x 3000
Temperaturbereich 5-55 °C
Spiilzeit 90s
Ablaufzeit 30s
Medium Destilliertes
H20

optimierte Bewegung® und ,Minimaler Impuls beim Auftreffen” wurden ausgewahit.

2.5 Bestimmung der Bruchlast

Alle Proben wurden einem Bruchtest unterzogen, um
die Bruchlast zu bestimmten. Die Proben der
Gruppen A und C wurden nach der Kausimulation
und die Proben der Gruppen B und D direkt nach der
Herstellung mit einer Universaltestmaschine (Zwick
Z010, ZwickRoell GmbH, Ulm, Deutschland) getestet
(Abb. 11). Die einwirkende Kraft wurde mit dem 10kN
Kraftsensor

gemessen. Die Computersoftware

TestXpert Il (ZwickRoell) zeichnete die Belastungs-

Abb. 11¢P: Bruchtest einer Probe in
der Universalprifmaschine Zwick
Z010: Zwischen der Bricke und
dem Stahlstempel lag eine 0,3 mm

dicke
Poppel)

Zinnfolie

(Quelle:

Max

werte in Newton und die Verformungswerte in Prozent auf. Ein Stahlstempel mit

abgerundeter Spitze und einem Durchmesser von 5 mm wurde verwendet. Zwischen den

Eindringkorper und den Belastungspunkt in der Mitte des Brickenzwischengliedes wurde

eine 0,3 mm dicke Zinnfolie (Dentaurum GmbH & Co. KG, Ispringen, Deutschland) gelegt,

um die Belastung besser zu verteilen. Die Kraftabschaltschwelle wurde auf 20% der

maximalen Kraft eingestellt. Die maximale Kraft direkt vor einem abrupten Abfall in der

Belastungs-Verformungs-Kurve in Kombination mit einem typischen Bruchgerausch

wurden als Bruchlast definiert.
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2.6 Bestimmung des Bruchmusters

2D Aufnahmen sowie 3D Scans von allen Bricken wurden
jeweils direkt nach der Herstellung, nach der Kausimulation und
nach dem Bruchtest mit einem digitalen Lichtmikroskop (VHX-
5000, Keyence, Osaka, Japan) bei 50facher Vergrof3erung
angefertigt (Abb. 12). Als Perspektive wurde die direkte
Aufsicht von oben auf die belasteten Flachen gewahlt. Die
Stelle des Bruches wurde jeweils notiert und anschlieend die

verschiedenen Gruppen verglichen. Zusatzlich wurden

Abb. 12°P:  Mikroskop

stichprobenartig die Steatite Oberflachen der Antagonisten auf =~ Keyence VHX 5000
(Quelle: Max Poppel)

Unterschiede in der Abnutzung untersucht.

2.7 Bestimmung des Bruchursprungs (Fraktographie)

Zusatzlich wurden mit demselben Lichtmikroskop Aufnahmen von allen Bruchflachen
gemacht. Die Vergro3erung variierte dabei zwischen 20 und 100facher VergroRerung.
Der Frakturursprung wurde unter Beachtung der Prinzipien, die in der ADM Anleitung zur
fraktographischen Auswertung von Bruchflachen sproder keramischer Werkstoffe in der

Zahnmedizin [51] und in der Literatur von Quinn et al. [65] beschrieben sind, bestimmt.

2.8 Bestimmung der Spannungsverteilung (FEM)

Um einen Eindruck von der Spannungsverteilung in den prothetischen Versorgungen
wahrend der okklusalen Belastung zu bekommen, wurde eine Computersimulation mit
einer cloudbasierten Software (Fusion 360, Autodesk) durchgefuhrt. Bei der Finite-
Element-Methode handelt es sich um ein mathematisches Naherungsverfahren, mit
dessen Hilfe bereits vor Herstellung grof3er Stuickzahlen von Versorgungen mit ahnlichem
Design, Schwachstellen in der Konstruktion entdeckt und somit beseitigt werden konnen.
Die komplexe Geometrie des 3D-Models des Verbundes aus Bricke und Stumpfen
wurden in 69583 Elemente mit 115412 Knotenpunkte unterteilt. Dann wurde mit Hilfe von
mathematischen Formeln die Spannungsverteilung bei einer Krafteinwirkung von 450 N
bestimmt. Die E-Module der Materialien sind der Tabelle 2 und 3 zu entnehmen. Es wurde
angenommen, dass alle Materialien linear elastisch und homogen sind und sich in alle
Richtungen gleich verhalten (Isotropie). Anschlieiend wurden die Ergebnisse der

Simulation mit dem tatsachlichen Bruchmuster verglichen. *

* Die FEM-Simulation flr diese Studie wurde von Herrn Prof. Dr. Martin Rosentritt und Herrn Dr. Alois Schmid an der Universitat
Regensburg durchgefiihrt
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2.9 Bestimmung der Rauigkeit

Nach den Bruchtests wurde die Oberflachen-
rauigkeit aller Proben der Gruppen A und B
bestimmt. Es wurde ein optisches Messsystem, das
auf Basis der Technik der Fokus-Variation
arbeitete, verwendet (Infinite focus G4, Alicona
imaging GmbH, Graz, Osterreich) (Abb. 13). Es
wurde der arithmetische Mittelrauheitswert (Ra)

. Abb. 13°0:  Oberflachenmessgerat
gemessen und mit der Software IF |ab0rat0ry Alicona IF G4 (Quelle: Max Poppel)

measurement modus 5.1 (Alicona) ausgewertet.  Tap ge0: Messeinstellungen des

Diesem Profilparameter (Amplituden Paramater) ~ OPerflachenmessgerats
.. . Objekti [0)
wurde gegeniiber Flachenparametern der Vorzug e o0x
Vertikale Auflésung 41,00 nm
gegeben, um die Ergebnisse besser mit anderen Laterale Aufiosung | 2,14 um
Studien vergleichbar zu machen, in denen ebenfalls Kontrast 1,36
Belichtungszeit 1,16-4,2 ms
dieser Messparameter gewahlt wurde. Die FeldgroRe 284 x 215,5 ym
Gerateeinstellungen sind in der Tabelle 6 Profillange 3,7 pm
Lc-Wert 150 um

dargestellt. Zur Trennung von Welligkeit und
Rauheit im Profilbild wurde der Lambda C Filter manuell eingestellt. Als Messpunkt wurde
ein geeigneter Bereich ohne starke Krummung in der Restauration auf der palatinalen
Oberflache ausgesucht. Das Messgebiet entsprach nicht dem Belastungspunkt der
Steatite-Kugeln, da dieser in vielen Fallen durch den Bruchtest zerstort und sich dartber
hinaus durch seine starke Krimmung als ungeeignet fur die Messung erwiesen hat. Die
Untersuchungsergebnisse spiegeln daher vor allem den Einfluss der thermischen
Alterung  wieder, weniger der Mechanischen. Stichprobenartig  wurden
Oberflachenaufnahmen angefertigt.

2.10 Bestimmung der Phasenzusammensetzung (XRD)
Um die Phasenzusammensetzung vor und nach
der Kausimulation zu untersuchen, wurde aus jeder
Materialsubgruppe eine Probe ausgewahlt und in

kaltpolymerisierenden Kunststoff  eingebettet

(Technovit 4004, Kulzer). Die Proben wurden mit 50 44e0: schiiffbild einer XRD-Probe
einem  Prazisionstrenner mit diamantiertem  (Quelle: Max Poppel)
Sageblatt (IsoMet 1000, Buehler GmbH, Esslingen, Deutschland) bei 500 rpm unter
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Wasserkuhlung langs getrennt und auf Poliermatten verschiedener Kornung unter
Verwendung zweier wasserbasierter Diamantsuspensionen (Dur 3 Dia Pro 3 um und Nap
B1 Dia Pro 1 um, Struers GmbH, Willich, Deutschland) auf einem Planschleifgerat
(Phoenix alpha, Buehler) poliert (Abb. 14). Die Phasenzusammensetzung wurde mittels
Rontgendiffraktometrie (XRD) unter Verwendung von Cu-Ka Strahlung (40kV, 40mA)
bestimmt (D8 Advance, Bruker Corp., Billerica, Massachusetts, USA). Die Messungen
fanden bei einem Reflektionswinkel von 26 im Intervallbereich 10-90° mit einer
SchrittgroRe von 0,02° und einer Messzeit von 0,3 Sekunden pro Schritt statt. Zur
Auswertung wurden die Kurvenverlaufe der Materialien verglichen und auf einen Einfluss

der kunstlichen Alterung hin untersucht. **

2.11 Statistische Auswertung

Fur die Statistik wurde das Programm IBM SPSS Statistics Version 27 (IBM Corp.,
Armonk, New York, USA) verwendet. Zunachst wurde eine deskriptive statistische
Bewertung mit Hilfe einer explorativen Datenanalyse durchgefuhrt. Die Normalverteilung
wurde mit dem Kolmogorov-Smirnov- und dem Shapiro-Wilk-Test gepruft. Zum Vergleich
der Bruchlastwerte der Gruppen mit und ohne Kausimulation wurde der nicht
parametrische Mann-Whitney-U-Test angewandt. Die Mittelwerte der Verformungen der
Gruppen mit und ohne Alterung wurden mittels t-Tests fur unabhangige Stichproben
verglichen. Mit dem Levene’s Test wurde die Varianzgleichgeit zuvor Uberpruft. Zur
Bestimmung von signifikanten Unterschieden der Rauheitswerte wurde bei der
Gesamtgruppenbetrachtung ein t-Test und bei der Subgruppenbetrachtung eine
einfaktorielle Varianzanalyse durchgefuhrt. Das Signifikanzniveau wurde auf 0,05

festgelegt.

** Die XRD-Analyse wurde nach Herstellung der Proben an der Charité von Herrn Dr. Oliver Gorke an der TU Berlin durchgefiihrt.
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3. Ergebnisse

3.1 Uberblick

Die Ergebnisse der Gruppen mit Kausimulation sind Teil der Veroffentlichung ,Fracture
Load and Fracture Patterns of Monolithic Three-Unit Anterior Fixed Dental Prostheses
after In Vitro Artuficial Aging — A Comparision between Color-Gradient and Strength-
Gradient Multilayer Zirconia Materials with Varying Yttria Content® [66] und werden daher
aus dieser zitiert. Wahrend bei der Publikation der Schwerpunkt auf den Vergleich
verschiedener Multilayer-Systeme und auf die Abhangigkeit der mechanischen
Eigenschaften vom Yttriumoxidgehalt gelegt wurde, lag der Fokus der Auswertung im

Manteltext auf dem Einfluss der Kausimulation.

3.2 Auswertung der Bruchlast- und Verformungswerte mit und ohne Alterung

Alle Proben Uberlebten die Alterung im Kausimulator ohne sichtbare Schaden. Bei keiner
der Proben |0ste sich die adhasive Verbindung zwischen der Brucke und den Stiumpfen
wahrend der Kausimulation. Der Median und der Interquartilsabstand der Bruchwerte der
gealterten und nicht gealterten Bricken sind in der Tabelle 7 und Abbildung 15
dargestellt. Sowohl in der Gruppe A (mit Kausimulation) als auch in der Gruppe B (ohne
Kausimulation) zeigten die Subgruppen mit 3Y-TZP Anteil (HTML und YML) hohere
Bruchlastwerte als die kubischen Zirkondioxidmaterialien (STML und UTML). Das
Farbgradient-Multilayermaterial HTML und das Hybridmaterial YML zeigten
vergleichbare Werte nach der Alterung im Kausimulator. Ohne Kausimulation zeigte YML
sogar geringfugig hohere Bruchlastwerte als HTML. Mit Hilfe des Shapiro-Wilk-Tests
wurde festgestellt, dass nicht alle Ergebnisse die Voraussetzung der Normalverteilung
erfullten. Daher wurden nicht parametrische Tests zum Vergleich der Gruppen gewahlt.
In allen vier Materialgruppen ergaben sich fur die Proben, die einer kunstlichen Alterung
unterzogen wurden, hohere Bruchlastwerte als fur die Proben, die nicht im Kausimulator
waren. Allerdings war der Einfluss der Alterung nicht fur alle Gruppen signifikant. HTML
und STML zeigten einen signifikanten Anstieg der Bruchwerte durch die Alterung,

wahrend die Steigerung bei UTML und YML die Signifikanzschwelle nicht erreichte.
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Tab. 7°°: Median und Interquartilsabstand (IQR) der Bruchlastwerte mit und ohne Alterung im
Kausimulator: Zirkondioxide mit Giberwiegend tetragonalem Phasenanteil (HTML, YML) zeigten wesentlich
héhere Bruchlastwerte als Zirkondioxidmaterialien mit Uberwiegend kubischem Phasenanteil (STML,
UTML). Fir das Biegefestigkeitsgradient-Multilayer-Material YML ergaben sich vergleichbare
Bruchlastwerte wie fir das Farbgradient-Multilayer-Material HTML. In allen Gruppen waren die
Bruchlastwerte nach der Kausimulation hdher als vor der Kausimulation.

Bruchlastwerte Bruchlastwerte p-Werte **
mit Kausimulation (N)* ohne Kausimulation (N)
HTML (3Y-TZP) 6296,20 (5176,19-6918,43) 4839,88 (4129,73-5353,31) 0,038
STML (4Y-PS2) 3667,75 (3010,88-3837,11) 2671,02 (2194,55-3183,06) 0,028
UTML (5Y-PSZ) 2726,17 (2040,75-3272,48) 2638,55 (1639,64-2768,76) 0,798
YML (3-4Y-PSZ) 6238,74 (4505,15-6906,62) 5567,90 (4100,10-6226,15) 0,382

* [66] ** Mann-Whitney-U-Test

[JKatana HTML
8.000 [OKatana STML
B Katana UTML
B Katana YML

6.000

4.000 @

2.000 o

mit Kausimulation ohne Kausimulation

Gruppen

Abb. 15: Vergleich der Bruchlast (N) vor und nach der Alterung (modifiziert nach Pdppel et al., 2022 [66])

Der Vergleich aller Verformungswerte der Proben aus dem Kausimulator mit allen
Verformungswerten der nicht gealterten Proben unabhangig vom Material, ergab bei
Proben aus dem Kausimulator signifikant geringere Verformungen des Gesamtsystems
zum Zeitpunkt des Versagens (Mittelwert (SD) in %: Mit Kausimulation: 3,31 (0,50), Ohne
Kausimulation: 3,75 (0,42)). Der Shapiro-Wilk-Test bestatigte die Normalverteilung der
Werte (Gruppe A p=0,999, Gruppe B p=0,804). Der Levene’s Test wies die
Varianzhomogenitat nach (p=0,534). Die Werte wurden mittels t-Test fir unabhangige
Stichproben verglichen (p-Wert < 0,000). Die Ergebnisse sind in Abbildung 16
wiedergegeben. Bei einem Blick auf die Verformungswerte der einzelnen



Ergebnisse 22

Materialgruppen wird deutlich, dass Materialien, die hoheren Belastungen standhielten,

in der Regel auch erst bei hoheren Verformungswerten brachen (Abb. 17).

4,00

3,50

Verformung %

3,00

2,50

2,00

mit Kausimulation ohne Kausimulation

Gruppen

Abb. 16°P: Verformungswerte des Gesamtsystems aus Briicke, Stiimpfen, parodontalem Ligament und
Sockel in % unabhangig vom Zirkondioxidmaterial. Mit Kausimulation zeigten die Proben signifikant
geringere Verformungswerte als ohne Kausimulation.

[JKatana HTML

5.0 [JKatana STML
B Katana UTML
B Katana YML

45

40

35

3,0

25

2,0

mit Kausimulation ohne Kausimulation
Gruppen

Abb. 17°P: Verformungswerte des Gesamtsystems aus Briicken, Stiimpfen, parodontalem Ligament und
Sockel in % nach Materialgruppen. Materialien mit hohen Bruchlastwerten brachen in der Regel erst bei
héheren Verformungswerten.
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3.3 Auswertung der Bruchlast- u. Verformungswerte mit u. ohne PDL-Simulation
Als Erganzung wurde nach dem Hauptversuch noch eine Nebenuntersuchung mit einer
Kleinstgruppe durchgefuhrt, um eine Vorstellung vom Einfluss der Ummantelung der
Zahnwurzelanaloge mit Polyether zu bekommen. Eine Gruppe (Gruppe C) bestehend
aus 8 Proben zusammengesetzt aus zwei Proben je Material wurde einer kunstlichen
Alterung unterzogen, eine zweite identisch aufgebaute Gruppe (Gruppe D) nicht.
Aufgrund der geringen Probenanzahl wurde der Mann-Whitney-U-Test ausgewahlt, um
signifikante Unterschiede zwischen den Gruppen C und D aufzuzeigen, da dieser nur
geringe Anforderungen an die Messwerte stellt. Der Vergleich der Gruppen C und D ohne
Berucksichtigung der Materialart ergab keinen signifikanten Einfluss des Kausimulators
auf die Bruchlastwerte. Allerdings gab es eine nicht signifikante Tendenz zu geringeren
Werten und einer hoheren Wertestreuung nach der Kausimulation (Tab. 8, Abb. 18)

5000,00

4000,00

3000,00

Bruchlast (N)

1000,00

mit Kausimulation ohne Kausimulation

Gruppen

Abb. 18°P: Bruchlastwerte (N) ohne Polyether mit und ohne Alterung: Es gab keinen signifikanten
Unterschied der Bruchlastwerte der Gruppen mit und ohne Kausimulation. Jedoch waren die Werte nach
der kinstlichen Alterung tendenziell niedriger und die Streuung der Werte nahm zu.

Tab. 8°P: Median (IQR) der Bruchlastwerte (N) der Gruppen C und D

Ohne Polyether und | Ohne Polyether und p-Wert *
mit Kausimulation ohne Kausimulation

2489,82 2847,77 0,574
(1979,73-3479,15) | (2219,49-3793,57)

* Mann-Whitney-U-Test

Bei Betrachtung der Subgruppen gab es die Tendenz, dass Materialien mit hoherem
Yttriumoxidgehalt von einer groleren prozentualen Abnahme betroffen waren, als
Materialien mit einem niedrigeren Yttriumoxidlevel. Auch bei dieser Untersuchung war
HTML und YML wesentlich stabiler als STML und UTML (Tab. 9). Bei Vergleich der
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Absolutwerte der Materialgruppen  mit

Simulation

des PDL wund ohne

Polyetherummantelung fiel auf, dass in allen Materialgruppen das parodontale Ligament
dazu fuhrte, dass die Proben wesentlich hoheren Bruchwerten standhielten (Tab. 10).

Tab. 9°P: Einfluss der Kausimulation auf die
medianen Bruchlastwerte (N) von Proben ohne
Impregum je Materialgruppe: Kubische Zirkondioxide
zeigten eine grofiere prozentuale Abnahme als
tetragonale Zirkondioxide.

Tab. 10°P: Einfluss der Polyetherschicht auf die
medianen Bruchlastwerte (N) je Material: In
allen Materialgruppen ergaben sich hohere
Bruchlastwerte der Zirkondioxidmaterialien
durch die Impregumschicht.

Ohne Polyether | Ohne Polyether | Prozentuale Mit Polyether Ohne Polyether mit
und mit und ohne Abnahme durch mit Kausimulation | Kausimulation
Kausimulation Kausimulation die Alterung *
HTML 3121,88 3359,36 7,07 % HTML 6296,20 3121,88
STML 2015,21 2299,16 12,35 % STML 3667,75 2015,21
UTML 1801,04 2162,22 16,70% UTML 2726,17 1801,04
YML 3877,52 4078,80 4,93% YML 6238,74 3877,52
* [66]

Wahrend die Verformungswerte des Gesamtsystems aller Proben mit Polyether bei 3,53
% (0,51) lagen, lagen sie ohne Polyether um ca. 2 Prozentpunkte niedriger bei 1,56%
(0,18) (Abb. 19).

$.00

Verformung (%)

=

mit Polyether ohne Polyether

Gruppen

Abb. 19°P: Verformungswerte (%) mit und ohne Polyether unabhéngig, ob die Proben im Kausimulator
waren oder nicht: Mit Polyether ergaben sich um 2 Prozentpunkte hdhere Verformungswerte des
Gesamtsystems zum Versagenszeitpunkt. Auch die Wertestreuung der Verformungswerte bei Versagen
nahm durch die Impregumschicht zu.
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3.4 Auswertung der Bruchmuster

Die grof3e Mehrheit der Proben frakturierte am Verbinder zwischen der Ankerkrone 13
und dem Bruckenzwischenglied 12 (Tab. 11, Tab. 12).

Tab. 11°P: Bruchmuster der Gruppe A (mit
Kausimulator): Der uberwiegende Anteil der
Briucken brach am Verbinder mit dem kleinsten
Durchmesser. Lediglich bei UTML gab es ein

Tab. 12°P: Bruchmuster der Gruppe B (ohne
Kausimulation): Fast Briicken brachen am
Verbinder mit dem kleinsten Verbinderquerschnitt.
In der Gruppe B brachen auch bei UTML alle

diverseres Bruchmuster.

Briicken an dieser Stelle.

Verbinder | Verbinder | Kombination / Verbinder | Verbinder | Kombination /
13-12 12-11 Andere 13-12 12-11 Andere
Position Position
HTML | 87,5% 12,5% 0% HTML | 100% 0% 0%
STML 100% 0% 0% STML 100% 0% 0%
UTML | 50%* 25%* 25%* UTML 100% 0% 0%
YML 100% 0% 0% YML 75% 25% 0%
* [66]

Dabei zeigte sich ein stetig wiederholendes typisches Bruchmuster, auf das die
Kausimulation in der Mehrzahl der Gruppen keinen Einfluss hatte (Abb. 20, Abb. 21).

Abb. 21°P: Foto eines typischen Bruchmusters
(Quelle: Max Poppel)

Abb. 20°P: 3D Scan eines typischen Bruchmusters
(Quelle: Max Poppel)

Einzig in der UTML Gruppe mit Kausimulation gab ein differenzierteres Bruchbild mit
Bruchen sowohl am distalen Verbinder (13-12) als auch am mesialen Verbinder (12-11)
sowie deren Kombination. In wenigen Einzelfallen gab es Bruche durch die Ankerkrone
11. Auch bei sehr hohen Bruchlastwerten in den Gruppen HTML und YML kam es in
Einzelfallen zu Abweichungen vom typischen Bruchmuster.

Die Aufnahmen nach der Alterung im Kausimulator zeigten kein Chipping und keine oder
nur aullerst geringe Abnutzungsspuren am Auflagepunkt des Antagonisten auf dem

Brickenzwischenglied. Farbveranderungen durch die Alterung waren keine zu erkennen.
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Beim Vergleich der Aufnahmen von Gruppe A und B fiel jedoch die deutliche Alterung

der Polyetherummantelung durch die mechanische und thermische Belastung im
Kausimulator auf (Abb. 22, Abb. 23). Die Entfernung der Polyetherschicht hatte keinen
Einfluss auf das Muster (Abb. 24).

Abb. 22¢0: Probe der Gruppe A nach der Herstellung, nach der Alterung im Kausimulator und nach dem
Bruchtest. Nach der Alterung war keine Abnutzung oder Farbveranderung der Bricke sichtbar. Das
Impregum hatte sich jedoch deutlich verandert. Der Ort des Bruches war der distale Verbinder. (Quelle:
Max P&ppel)

Abb. 23°P: Probe der Gruppe B nach der Herstellung und nach dem Bruchtest. Der
Ort des Bruches war unverandert der distale Verbinder. (Quelle: Max P&ppel)

Abb. 24°P: Probe der Gruppe C nach der Herstellung, nach der Alterung im Kausimulator und nach dem
Bruchtest. Die Polyetherentfernung fiihrte zu keiner Anderung des Bruchmusters. (Quelle: Max Poppel)

Bei der Untersuchung der Steatite Antagonisten war nur eine geringfligige Veranderung
der Oberflache der Steatitekugeln sichtbar, jedoch war die ausgepragte Alterung des

dualhartenden Befestigungskunststoffes gut zu erkennen (Abb. 25).

Abb. 25°P: Steatite Antagonist vor und nach der
Kaubelastung. Nur eine geringfiigige Abnutzung der
Steatiteoberflache aber eine deutliche Veranderung
von Panavia V5 war sichtbar. Bei der roten Farbe
handelte es sich um den Abtrag der roten
Okklusionsfolie, die bei der Positionierung der
Antagonisten verwendet wurde. (Quelle: Max
Poppel)
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3.5 Auswertung der Bruchurspriinge (Fraktographie)

Bei allen Proben wurde durch Auswertung der lichtmikroskopischen Aufnahmen der
Bruchflachen der Frakturursprung bestimmt. Bei HTML und YML war der Bruchursprung
Uberwiegend in der Nahe des Belastungspunktes zu finden, wahrend bei STML und
UTML der Bruchursprung vor allem auf der gingivalen Zugseite des Verbinders lag oder
es Anzeichen fur einen Frakturursprung sowohl auf der Druck- als auch auf der Zugseite
gab. Bezuglich der Kausimulation konnte kein entscheidender Einfluss der kinstlichen
Alterung auf die die Lage des Frakturursprungs festgestellt werden (Abb. 26, Abb. 27).
Die Proben ohne Polyether zeigten dieselben Tendenzen.

Fraktururspriinge (Gruppe A) Fraktururspriinge (Gruppe B)
100% 100%
80% 80%
60% 60%
40% 40%
20% 20%
0% 0%
HTML STML UTML HTML STML UTML
m Kombinationen B Kombinationen
m Gingivale Seite des Verbinders (Zugseite) W Gingivale Seite des Verbinders (Zugseite)
m Belastungspunkt (Kompressionsseite) W Belastungspunkt (Kompressionsseite)

Abb. 26°P: Fraktururspriinge der Proben mit Abb. 27°P: Fraktururspriinge der Proben ohne
Kausimulation: Bei HTML und YML war der Kausimulation. Es zeigten sich dieselben
Frakturursprung Uberwiegend in der Nahe des Tendenzen wie bei den Gruppen mit
Belastungspunktes zu finden. STML und UTML- Kausimulation. HTML und YML brachen vor allem
Proben brachen haufiger ausgehend von der ausgehend von der Belastungsseite. STML und
gingivalen Verbinderseite oder es gab Anzeichen UTML brachen Uberwiegend ausgehend von der
eines  Frakturursprungs sowohl auf der gingivalen Verbinderseite.

Kompressionsseite als auch auf der Zugseite.

Nahezu alle Proben zeigten Beschadigungen am Belastungspunkt. Der Ausgangspunkt
fur den Bruch war in vielen Proben von einer glatten Spiegelzone umgeben, an die sich
ein starker aufgerauter Rissgabelungsbereich anschloss. Mit Voranschreiten des Risses
nahm die Rauigkeit der Bruchflachen zu. Oft waren auch typische parallel verlaufende
bogenformige Wallner-Linien zu sehen, die als Indikator fur die Rissausbreitungsrichtung
gelten konnen. Bei Lage des Frakturursprung auf der basalen Verbinderseite fand sich
auf der gegenuberliegenden Belastungsseite haufig eine deutliche Drucklippe. Die GroRe
des Spiegelbereichs sowie die Auspragung der anderen Frakturmerkmale sprachen fur
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Briche mit hoher Energie und grof3er Geschwindigkeit. Am deutlichsten war das Rissbild
bei den UTML Proben (Abb. 28, Abb. 29).

Abb. 28°P: Fraktographische
Analyse: Frakturursprung
nahe des
Belastungspunktes

Der Frakturursprung war
von einem deutlichen
Spiegelbereich umgeben

(Quelle: Max Poppel)

Abb. 29¢P: Fraktographische
Analyse: Frakturursprung
auf der gingivalen
Verbinderseite

Auf der dem Bruchursprung
gegenliberliegenden Seite
war eine typische Drucklippe
zu sehen. Der
Frakturursprung war von
einem Bereich grolRerer
Rauheit umgeben

(Quelle: Max Poppel)

3.6 Auswertung der Spannungsverteilung (FEM-Analyse)

Die FEM-Graphiken zeigten die Spannungsverteilung in der prothetischen Restauration
bei okklusaler Belastung. Grine Zonen visualisierten Bereiche niedriger Belastung und
rote Zonen stellten Bereiche hoher Belastungen dar. Die Auswertung der FEM-Simulation
zeigte die hochste Spannungskonzentration am Belastungspunkt. Zonen groler
Druckspannung waren von Zugspannungszonen umgeben. Auf den Graphiken war
deutlich eine groliere Belastung am distalen Verbinder als am mesialen Verbinder zu
sehen. Des Weiteren gab es eine Zugspannungskonzentration auf der basalen Seite der
Verbinder, insbesondere im vestibularen Anteil. Auch hier Uberwog die Belastung am
Verbinder zwischen dem Briickenglied 12 und der Ankerkrone 13 (Abb. 30). Da die E-

Module der unterschiedlichen Zirkondioxidmaterialien sich kaum unterschieden, gab es
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keine Unterschiede bei der Spannungsverteilung in der Briicke zwischen den Materialien

(Tab. 2).

Abb. 30: FEM-Analyse: Deutliche Spannungskonzentration am Belastungspunkt, am distalen Verbinder
und auf der gingivalen Verbinderseite (modifiziert nach Poppel et al., 2022 [66])

3.7 Auswertung der Rauheitswerte

Beim Vergleich der Rauheitswerte aller Proben, die im Kausimulator in einem
Temperaturintervall von 5-55 °C gealtert wurden und Proben, die nicht kiinstlich gealtert
wurden, ohne Berucksichtigung der unterschiedlichen Materialgruppen, zeigten sich
signifikant hohere Ra-Rauheitswerte flr Proben aus dem Kausimulator (Mittelwert (SD)
in um: Mit thermischer Alterung: 0,246 (0,054); Ohne thermische Alterung: 0,182 (0,063)).
Die Werte waren normalverteilt (Kolmogorov-Smirnov: Gruppe A p=0,200, Gruppe B
p=0,103) und der Levene’s Test bestatigte die Gleichheit der Varianzen (p=0,425). Die
Mittelwerte der Rauheitswerte wurden in Folge mit Hilfe eines t-tests miteinander
verglichen (p<0,000) (Abb. 31).

Die Oberflachenaufnahmen zeigten relativ homogene Flachen mit viele kleine Rillen
parallel zur Polierrichtung mit der Ziegenhaarbirste sowie einzelne Furchen und
Grubchen. Insgesamt schienen die Riefen nach der Kausimulation deutlicher zu werden
und mehr Oberflachendefekte vorzuliegen (Abb. 32). Bei Betrachtung der
Materialgruppen vor der Kausimulation zeigte sich, dass sich alle getesteten Zirkon-
dimaterialien auf ein ahnliches Rauheitsniveau polieren lieRen. Allerdings gab es die

Tendenz, dass man durch die Politur bei tetragonalem Zirkondioxid (HTML, YML) eine
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glattere Oberflache erreichen konnte als bei kubischem Zirkondioxid. HOhere
Rauheitswerte wurden nach der thermischen Belastung in allen Materialgruppen
gefunden, jedoch waren die Unterschiede zwischen den Werten vor und nach der
Alterung nicht fir alle Materialien signifikant. Der Aufrauungseffekt war bei HTML und
YML groler als bei STML und UTML. Nach Bestatigung der Normalverteilung der
Messwerte, wurden die Materialgruppen mittels einfaktorieller Varianzanalyse (ANOVA)

miteinander verglichen (Tab. 13, Abb. 33).

3500
3000
2500

2000

Ra (Mikrometer)

1500

1000

0500

mit Kausimulation ohne Kausimulation

Gruppen

Abb. 31°P: Rauheitswerte Ra (um) mit und ohne Alterung: Nach der Kausimulation zeigten die Proben
signifikant hohere Rauheitswerte.

Abb. 32: Oberflachenstruktur einer HTML Probe nach der Kausimulation und einer HTML Probe vor der
Kausimulation. Es war eine relativ gleichmagige Oberflache mit dezenten Furchen parallel zur Polierrichtung
und einige kleine Defekte zu sehen (modifiziert nach Poppel et al., 2022 [66]).

Tab. 13¢P: Mittelwert (SD) der Rauheitswerte Ra (um) der Materialgruppen vor und nach der Alterung. In
allen Gruppen fand durch die thermische Belastung eine Aufrauung der Oberflache statt. Jedoch waren
die Werte nicht flr alle Gruppen signifikant.

Mit thermischer | Ohne thermische | p-

Alterung* Alterung Werte**
HTML | 0,230 (0,064) 0,154 (0,051) 0,020
STML | 0,259 (0,053) 0,209 (0,060) 0,104
UTML | 0,274 (0,046) 0,215 (0,070) 0,066
YML | 0,222 (0,046) 0,150 (0,046) 0,007

*[66] ** One way ANOVA
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Abb. 33: Vergleich der Rauheitswerte Ra (um) der Materialgruppen mit und ohne Kausimulation.
Materialien mit Gberwiegend tetragonalem Phasenanteil lieRen sich auf ein niedrigeres Rauheitsniveau
polieren als kubische Zirkondioxide (modifiziert nach Poppel et al., 2022 [66]).

3.8 Auswertung der Phasenzusammensetzung (XRD-Analyse)

=

UTML

:

STML

i

HTML

:

YML

f

2 Theta (45-65°)

Die Auswertung der Phasenanalyse ergab, dass alle
Materialien aus einer gemischt tetragonal-kubischen
Phasenstruktur aufgebaut waren. Wahrend bei HTML und
YML der tetragonale Anteil Uberwog, war bei STML und UTML
der kubische Anteil dominant. Daher ahneln sich die Kurven
der XRD-Analyse der HTML und YML Probe, sowie die Kurven
der STML und UTML Probe. Es konnte keine Veranderung der
Phasenzusammensetzung durch die Kausimulation im Inneren
der Proben festgestellt werden. Wenn es eine
Phasenumwandlung gab, so beschrankte sich diese lediglich
auf die Oberflache. Die Abbildungen 34 und 35 zeigen typische
Graphen der XRD-Analyse.

Abb. 34°P: XRD-Analyse: HTML und YML sowie STML und UTML zeigten
ahnliche charakteristische Peaks (Quelle: Dr. Oliver Gorke, Max Pdppel)
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STML, UTML und YML Proben: Die
Kurvenverlaufe von HTML und YML sowie
die Kurven von STML und UTML gleichen
sich. Weder bei Proben mit Gberwiegend
tetragonalem Phasenanteil noch bei
Proben mit (berwiegend kubischem
Phasenanteil konnte eine Veranderung
durch die Kausimulation festgestellt
werden. (Quelle: Dr. Oliver Gorke)
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3.9 Weitere Beobachtungen

Beim Entfernen der gebrochenen
Brickenreste von den Kobalt-Chrom-
Stimpfen wurden interessante
Beobachten gemacht. Die Briuckenreste
wurden mit Hilfe eines Bunsenbrenners
erhitzt, bis der Befestigungskunstoff sich
begann zu zersetzen. AnschlielRend
wurden die Versorgungsreste in einem
Wasserbad abgekuhlt und dann entfernt.

Die Reste des dualhartenden Komposites

Abb. 36°P: Schliffbild einer HTML und einer STML
Probe. Bei STML zeigten sich mehr Fragmente
nach schneller Abklhlung (Quelle: Max P&ppel)
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blieben immer an der Kobalt-Chrom Oberflache haften. Scheinbar war der Haftverbund
zum Nichtedelmetall starker als zum Zirkondioxid. Des Weiteren fiel auf, dass STML und
UTML wesentlich anfalliger gegenuber schneller Abkihlung waren als HTML und YML.
Die Schliffbilder der 4Y-PSZ und 5Y-PSZ Proben zeigten bei Betrachtung unter dem
Lichtmikroskop eine ausgepragtere Fragmentierung als die 3Y-TZP und 3-4Y-PSZ
Proben (Abb. 36).
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4. Diskussion

4.1 Einfluss des Probenaufbaus auf die Ergebnisse

4.1.1 Einfluss des Briickenmaterials und Brickendesigns auf die Bruchlast
Entscheidenden Einfluss auf die Bruchlast prothetischer Restaurationen hat das
gewahlte Material [16]. Die Biegefestigkeit von 3Y-TZP ist gro3er als die Biegefestigkeit
von 4Y-PSZ und 5Y-PSZ [43]. Je hoher der Yttriumoxidgehalt eines Zirkondioxidmaterials,
desto geringer die Biegefestigkeit, aufgrund der nicht vorhandenen Moglichkeit der
Phasenumwandlung (transformation toughening) kubischer Kristallstrukturen, die bei
hohem Yttriumlevel Uberwiegen [35]. Gleichzeitig fuhrt ein hoher Yttriumoxidgehalt zu
einer Steigerung der Transluzenz, da kubische Kristalle groRer sind und optisch isotrope
Eigenschaften besitzen und somit die Lichtstreuung durch Doppelbrechungseffekte an
den Korngrenzen reduziert werden kann [24,50]. Je hoher der Yttriumoxidgehalt eines
Zirkondioxidmaterials, desto geringer sind in der Regel auch die Bruchlastwerte der aus
ihm gefertigten prothetischen Versorgungen [67]. Durch die Ergebnisse der hier
vorliegenden  Studie, konnte der beschriebene Zusammenhang zwischen
Yttriumoxidgehalt und Bruchlast bestatigt werden. HTML- und YML-Bricken waren
stabiler als STML- und UTML-Bricken. Der Zusammenhang, dass eine hohe
Biegefestigkeit zu hoheren Bruchlastwerten von prothetischen Arbeiten fuhrt, ist jedoch
nur innerhalb einer Materialklasse (z.B. innerhalb der Klasse der Zirkondioxide) gultig.
Beim Vergleich unterschiedlicher Materialklassen (z.B. Oxidkeramiken, Silikatkeramiken,
Kunststoffe) zeigte sich, dass Materialien mit geringerer Biegefestigkeit hohere
Bruchlastwerte aufweisen konnen [68]. Farbgradient-Multilayer-Zirkondioxide haben
vergleichbare mechanische Eigenschaften als Monolayer-Zirkondioxide [16,41,46,49]. Des
Weiteren konnten wir in unserer Studie zeigen, dass Biegefestigkeits-Multilayer-
Zirkondioxide, die aus unterschiedlichen Zirkondioxidgenerationen aufgebaut sind [37,40],
eine gleichwertige oder sogar eine bessere mechanische Stabilitat aufweisen als
Farbgradient-Materialien. Damit konnten wir die Ergebnisse von Michailova et al.
bestatigen [36]. Allerdings sollte bei diesen Materialien die Lage und Ausrichtung der
Restauration im Rohling beachtet werden. Der Hersteller Kuraray empfiehlt, dass sich bei
Versorgungen mit mehr als 3 Gliedern, mindestens 50% der Verbinderflache in der
unteren Halfte des Rohlings befinden sollte [12]. Rosentritt et al. konnte an einem

Hybridmaterial eines Mitbewerbers zeigen, dass die Positionierung im Rohling nur einen
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geringen Einfluss hat. Allerdings wurden die grof3ten Bruchfestigkeiten bei mittiger
Positionierung bzw. im Bereich des Rohlings mit der geringsten Korngro3e gefunden [38].
In der hier vorliegenden Studie wurden die Restaurationen bei allen Materialien mittig im
Rohling platziert. Neben dem Material hat die Gestaltung der Versorgung bei der
Konstruktion einen entscheidenden Einfluss. Die Materialstarke beeinflusst sowohl die
Uberlebenswahrscheinlichkeit als auch die Bruchlast von Materialien [69]. Nicht fir alle
Zirkondioxidgenerationen kann die gleiche Mindestwandschichtstarke gelten [70]. Fur 3Y-
TZP konnte gezeigt werden, dass eine Schichtstarke von 0,5 mm ausreichend ist, um
den Kaubelastungen zu widerstehen [4,25]. Fur STML und UTML empfiehlt der Hersteller
eine Mindestschichtstarke von 0,8 mm im Frontzahnbereich und 1,0 mm im
Seitenzahnbereich (Tab. 2). Wiedenmann et al. und Rosentritt et al. zeigten, dass auch
adhasiv befestigte 4Y-PSZ- und 5Y-PSZ-Kronen mit einer Schichtstarke von 0,5 mm
Belastungen von mehr als 1000N standhalten [16,71]. Allerdings scheint eine groRRere
Schichtstarke bei kubischem Zirkondioxid aufgrund der starkeren Anfalligkeit gegentber
Ermudung sinnvoll [44]. Daher wurde hier eine Schichtstarke von > 1mm gewahlt. Bei
Brucken haben aullerdem die Form und die Querschnittsflache des Verbinders
entscheidenden Einfluss auf die Bruchlast und Ermiddungsbestandigkeit der
Versorgungen [72,73]. Triangulare Verbinderformen mit breiter gingivaler Basis [74] und
abgerundetem Design [72] zeigten in Untersuchungen die grofdte Stabilitat. AulRerdem
konnte gezeigt werden, dass die Hohe des Verbinders groReren Einfluss hat als die Breite
[73]. Diese Erkenntnisse wurden bei der CAD/CAM-Konstruktion der Brlicke beachtet. Um
einen moglichst satten Kontakt der Steatitekugel zu gewahrleisten, wurde am

Belastungspunkt der Brucke eine konkave Wolbung geschaffen (Abb. 4).

4.1.2 Einfluss des Stumpfmaterials und des Stumpfdesigns auf die Bruchlast

Als Stumpfmaterial wurde eine Kobalt-Chrom-Legierung gewahlt, da sie wenig
Deformation zulasst und Metallstimpfe wiederverwendbar sind, was die Kosten der
Studie reduzierte [75]. AulRerdem kann die Simulation des parodontalen Ligaments
Einfluss auf das Frakturmuster nehmen, indem Belastungen auf die Wurzeln Ubertragen
werden und es in Folge zu Wurzelfrakturen statt zum Bruch der Versorgungen kommt
[76]. Dieser unerwunschte Effekt konnte durch die Verwendung von Metallstimpfen
vermieden werden. Allerdings fuhren kunstliche Stumpfe im Vergleich zu naturlichen
Zahnen zu groReren Bruchlastwerten [77]. Aufgrund ihres hohen E-Moduls (240 GPa)

kénnen Kobalt-Chrom-Stiimpfe zu einer Uberschatzung der mechanischen Stabilitat von
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keramischen Materialien fuhren [23,78]. Das sollte bei der Bewertung der Ergebnisse
beachtet werden. Allerdings hat sich die Verwendung von Metallstimpfen in vielen
Studien bewahrt [5,53,67,71,74,79]. Im Vergleich zu naturlichen Zahnen, die sich in ihrer
Form und GrofRRe unterscheiden und in guter Qualitat schlecht verfugbar sind, ist mit
kunstlichen Materialien eine Standardisierung maoglich [5,23]. Eine Alternative zu
Metalllegierungen sind Kunststoffmaterialien, die sich in ihrem E-Modul weniger vom E-
Modul des Dentins (11-20 GPa) [80] unterscheiden und auch in vielen Studien
angewendet werden [16,26,34,72,81]. Jedoch zeigten unterschiedliche
Kunststoffmaterialien  (Komposite, Epoxidharz, = Polymethylencopolymer) sehr
unterschiedliche Ergebnisse [82]. AuRerdem konnen die Stumpfe in der Regel nicht
mehrfach verwendet werden. Je geringer das E-Modul der Stumpfe, desto grolier die
Verwindungen und die Spannungen im Material [73,83] und desto kleiner deshalb die
Bruchlastwerte [77,78]. Je besser die E-Module der Stumpfmaterialien und der
Restaurationsmaterialien Ubereinstimmen, desto hoher die Bruchfestigkeit [23]. Als
Stumpfform wurde eine klassische retentive Stufenpraparationsform gewahlt, da diese

bei Zirkondioxid in einer Studie die beste mechanische Stabilitat bot [84].

4.1.3 Fertigungsmethode und Einfluss der gewahlten Sinterparameter

Die Brucken wurden mit Hilfe einer Frasmaschine aus Rohlingen im Weildlingszustand
gefertigt. Weilllinge sind vorgesinterte und daher bereits entbundene Zirkondioxide, die
mit Hartmetallfrasinstrumenten bearbeitet werden kdnnen, aber in einem zweiten Schritt
zu ihrer vollen Dichte gesintert werden mussen [9]. Dabei tritt eine Sinterschrumpfung von
~ 20% auf [35]. Der Weilllingszustand hat sich gegeniber dem sehr weichen
ungesinterten Zustand (Granling), der noch Bindemittel enthalt und dem komplett
gesinterten Zustand (gehipptes Zirkondioxid), der nur schwer unter sehr hohem
Werkzeugverschlei® und nur mit Diamantinstrumenten bearbeitet werden kann,
durchgesetzt [9,13].

Da es bisher noch kaum wissenschaftliche Erkenntnisse zum Einfluss des High-Speed-
Sinterns, insbesondere auf Biegefestigkeits-Multilayer-Zirkondioxide wie YML gibt, wurde
ein konventionelles 7-stundiges Programm mit einer Temperaturanderungsrate von
10°C/min und einer Haltezeit von 2 Stunden bei einer maximalen Temperatur von 1550°C
(STML, UTML, YML) bzw. 1500°C (HTML) gewahlt. Allerdings sind die hier getesteten
Materialien STML, UTML und YML sowie eine nach der Studiendurchfuhrung neu auf
den Markt gekommene Variante des HTML Materials (HTML Plus), das laut Hersteller
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dieselbe Biegefestigkeit besitzt, fir zwei High-Speed-Sinterprogramme (54 min; 90 min)
mit abgestuften Anderungsraten zwischen 4-120°C/min, Haltezeiten von 16 und 20
Minuten sowie Spitzentemperaturen von 1560-1600°C zugelassen. Beim High-Speed-
Sintern wird die Sinterzeit bei gleichzeitiger Erhohung der Endtemperatur reduziert. Eine
Temperaturerhohung fuhrt bei 3Y-TZP zu KorngroRenwachstum und bei Temperaturen
> 1600°C zu einem Abfall der mechanischen Stabilitat [30]. Neuste Untersuchungen
zeigen, dass High-Speed-Sintern keine negativen Effekte auf Biegefestigkeit und
KorngroRe hat, sofern die Materialien fur das High-Speed-Sintern zugelassen sind [85,86].
Es wurden sogar positive Auswirkungen auf die Bruchlast [36,71,87], die Passung [87] und
die Abnutzung [71] prothetischer Versorgungen festgestellt. Bei manchen Materialien
wurde jedoch von einer geringfugigen Abnahme der Transluzenz berichtet [85,86]. Dieser
negative Einfluss wurde bei STML jedoch nicht beobachtet [86]. Der Einfluss der
Sinterprotokolle auf  Farbgradient-Zirkondioxide und  Biegefestigkeitsgradient-
Zirkondioxide sollte in weiteren Studien untersucht werden, gerade im Hinblick auf die bei
der Entfernung der Bruckenreste von den Stumpfen beobachtete groRere Anfalligkeit von
kubischen Materialien gegenuber schneller Abkihlung (Abb. 36).

4.1.4 Einfluss des Befestigungsprotokolls

Zur Befestigung der Zirkondioxidbrucken wurde ein gut etabliertes Befestigungsprotokoll,
bestehend aus dem Abstrahlen der Verbundflachen mit 50 um grof3en Al2Os-Partikeln,
der Vorbehandlung mit einem 10-Methacryloyloxydecyl-Dihydrogen-Phosphate (MDP)
haltigen Primer und der Verwendung eines dualhartenden Befestigungskomposites,
angewendet [88]. Die Auswirkungen des Sandstrahlens sind bereits sehr gut an den hier
verwendeten Keramiken untersucht. Sandstrahlen erhoht die Oberflachenrauigkeit,
aktiviert die Oberflache und steigert die Benetzbarkeit. Zur Erzielung eines dauerhaften
Haftverbundes war bei den Katana-Keramiken ein Strahldruck von 2 bar am effektivsten
[89]. Der Aufrauungseffekt war bei UTML grofRRer als bei STML und HTML [42,89], da UTML
eine groRere KorngrolRe besitzt [39,43] und beim Abstrahlen einzelne Korner aus der
Oberflache herausgerissen werden [89]. Der Effekt des Sandstrahlens auf die
Biegefestigkeit wird vom Wechselspiel zwischen der Entstehung von Druckspannungen,
aufgrund der mit einer Volumenzunahme verbundenen Umwandlung der tetragonalen in
die monokline Phase und dem Auftreten von Mikrorissen bestimmt [42,90]. Da
Uberwiegend kubisches Zirkondioxid nur in sehr geringem Malde die Moglichkeit der
Phasenumwandlung besitzt, kommt es bei 5Y-PSZ tendenziell zu einer Abnahme der
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Biegefestigkeit, wahrend es bei 3Y-TZP zu einer Zunahme kommt [33,90]. Da sich diese
Effekte nur an der Oberflache abspielen, wirkt sich das Strahlen auch bei 5Y-PSZ nicht
negativ auf die Bruchlast prothetischer Restaurationen aus [81]. Sandstrahlen steigert
jedoch nachweislich den Haftverbund [91]. Es ist notig, da polykristalline Keramiken
wegen der fehlenden Glasphase nicht mit Flusssaure (HF) angeatzt werden kdnnen [91].
Nach dem Sandstrahlen sollte eine Reinigung mit Alkohol im Ultraschallbad erfolgen. Es
sollte kein Phosphorsauregel zur Reinigung verwendet werden, da Gelrickstande die
Andockstellen fur den Primer blockieren konnten [15]. Der verwendete Clearfil Ceramic
Primer Plus ermoglicht durch die enthaltenden phosphorylierten Methacrylatgruppen eine
chemische Anbindung an das Zirkondioxid und das Stumpfmaterial [92]. Die
Phosphorestergruppen der bifunktionalen Molekule binden an die unedlen Oberflachen,
wahrend die Metharcylatgruppe eine Verbindung zu dem hydrophoben Bis-GMA haltigen
Befestigungskunststoff herstellt [14,15]. Wahrend Silikatkeramiken immer adhasiv
befestigt werden sollten, konnen 3Y-TZP Restaurationen auch mit klassischem
Glasionomerzement (GIlZ) befestigt werden [75]. Allerdings scheinen auch
Zirkondioxidversorgungen mit geringer Schichtstarke oder hohem Yttriumgehalt
besonders von der adhasiven Befestigung zu profitieren [26,81]. Aulerdem ist das opake
Erscheinungsbild von Glasionomerzement bei Verwendung von transluzentem
Zirkondioxid unerwunscht. Bei Kunststoffbefestigungszementen entstehen bei Belastung
auch die geringsten Spannungen innerhalb der Zementschicht [93]. Ob ein
konventioneller oder ein selbstadhasiver Befestigungskomposite verwendet wird, hat
keinen entscheidenden Einfluss auf den Haftverbund [89]. Die Verbundfestigkeiten von

Zirkondioxiden unterschiedlicher Generationen sind vergleichbar [3,89,91].

4.2 Einfluss der Kausimulation und der Simulation des PDL auf die Ergebnisse
4.2.1 Einfluss der Kausimulation auf die Bruchlast

Die Alterung im Kausimulator ist ein seit vielen Jahren gut etabliertes Verfahren zur
Simulation mechanischer und thermischer Belastungen. Mit in vitro Testmethoden wie
dieser lassen sich Ergebnisse einfacher, schneller und damit auch kostengunstiger
erzielen als in Kklinischen in vivo Studien [54]. Auflerdem ist durch sie eine
Standardisierung moglich und die Ergebnisse sind besser reproduzierbar, da sie nicht
von der Compliance, den Nahrungs- und Kaugewohnheiten und der individuellen
Mundhygiene der Patienten abhangig sind [16,53]. Gleiche oder ahnliche

Kausimulatoreinstellungen wurden bereits in einer Vielzahl von Studien verwendet
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[16,26,32,36,38,53,67,68,71,79]. Rosentritt et al. untersuchten den Einfluss der verschiedenen
Kausimulationsparameter. Es konnte gezeigt werden, dass die Kraftgroie, wechselnde
Temperaturen, die Mundoffnung, der Antagonist, das Stumpfmaterial und die Simulation
des parodontalen Ligaments einen signifikanten Einfluss auf die Bruchlastergebnisse
haben, wahrend die Frequenz, Seitwartsbewegungen, die Art des Kausimulators und
eine konstante Temperaturbelastung keinen signifikanten Effekt zeigen [78]. Jedoch gibt
es in der Literatur eine groRe Variabilitdt der Simulationsparameter, was eine
Vergleichbarkeit der Ergebnisse erschwert [54]. 1,2 x 10° Kauzyklen mit einer Belastung
von 50N haben sich als Standard zur Simulation einer 5-jahrigen Gebrauchsperiode
etabliert [94]. In der Realitat ist die Kaukraft von vielen Faktoren wie dem Alter, dem
Geschlecht, dem Zahnstatus, der Nahrungstextur, der Nahrungsdicke und dem
Belastungspunkt abhangig und wird Gber parodontale Sensorik gesteuert [72,73,95,96]. Die
durchschnittliche Kaukraft liegt im Molarenbereich bei 100-140 N und im
Frontzahnbereich bei 25-45 N [95] mit Kraftspitzen von 300 N bzw. 200 N [78]. Die
maximale Kaukraft junger Erwachsener liegt aber weit hoher bei ca. 700 N [97]. Bei
Bruxismus sind Krafte iber 1000 N beschrieben [78]. Da die durchschnittliche Kaukraft im
Frontzahnbereich zwischen 25-45 N liegt, scheint eine Belastung von 50N zur Simulation
der Kaukrafte im Kausimulator als geeignet. Beim Bruchtest sollten die Versorgungen
Belastungen > 1000 N standhalten konnen. Da die Frequenz in einem Bereich von 1,6-3
Hz keinen Einfluss hat, wurde bei der hier vorliegenden Studie eine Frequenz von 1,93
Hz gewahlt, die etwas Uber der in vivo Frequenz von ca. 1,2 Hz liegt [78]. Die Spulzeit
wurde auf 90 Sekunden festgelegt, um sicher zu gehen, dass auch das Innere der
Bricken thermisch belastet wird [54]. Nakamura et al. konnten zeigen, dass die
thermische Belastung einen groReren Einfluss als die mechanische Belastung hat [82].
Eine Ablaufzeit von 30 Sekunden wurde gewahlt, da auch im Mund die Versorgungen
nicht permanent unter Wasser stehen. Als Antagonistenmaterial wurden Steatite-Kugeln
verwendet, da sie in ihrem Elastizitatsmodul (80 GPa) dem von Zahnschmelz dhneln. Da
Formveranderungen am Steatite durch die Kausimulation belegt sind, wurde fur jede
Probe ein neuer Antagonist verwendet [80]. Eine Probengrof3e von n=8 je Subgruppe hat
sich in mehreren Studien bewahrt, um aussagekraftige Ergebnisse zu erhalten
[26,67,78,81].

Die erste Hypothese, wonach die Kausimulation keinen signifikanten Einfluss auf die
Bruchlast der verschiedenen Materialien hat, muss teilweise abgelehnt werden. In allen

Materialgruppen zeigte sich ein Anstieg der Bruchlastwerte durch die Kausimulation,
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jedoch war die Steigerung nur fur HTML und STML signifikant. Der Einfluss der
Kausimulation war vom Yttriumgehalt abhangig. Bei hohem Yttriumgehalt wie bei UTML
zeigte sich ein geringerer Einfluss der Kausimulation. Ein Grund dafur kdnnte sein, dass
UTML den kleinsten tetragonalen Phasenanteil der untersuchten Keramiken besitzt und
somit das geringste Potential fur eine Phasenumwandlung hat [39,43]. Gleichzeitig ist
UTML anfalliger gegenuber Materialermiudung bei Biegebelastungen [43-45]. Der Effekt
der Kausimulation muss immer als die Summe aus Materialschwachung durch die
Entstehung und das Voranschreiten von Mikrorissen ausgehend von Oberflachen- oder
inharenten Materialdefekten und der Steigerung der mechanischen Belastbarkeit durch
eine Phasenumwandlung tetragonaler zu monokliner Anteile betrachtet werden [16].
Wenn der Effekt der Phasenumwandlung Uberwiegt, kommt es zu einer Steigerung der
Bruchlastwerte. Wenn der Effekt der Mikrorisse uberwiegt, kommt es zu einer Senkung
der Bruchlastwerte. Ein Anstieg der Bruchlastwerte wurde sowonhl fir monolithisches als
auch verblendetes Zirkondioxid beschrieben [16,22,53,67]. In einigen Studien wurde von
einer Abhangigkeit des Effekts der Kausimulation vom Yttriumgehalt berichtet. Wahrend
es bei Materialien mit hoherem tetragonalen Phasenanteil zu einem Anstieg der
Bruchlastwerte kam, verringerte sich die Bruchlast bei Materialien mit hdherem kubischen
Phasenanteil [16,26,67,98]. Andere Studien widersprechen dem und zeigten eine
signifikante Materialschwachung von Restaurationen aus Zirkondioxid durch die
Kausimulation [71,80,87,94]. In zwei Studien wurde festgestellt, dass die Kausimulation
zwar die Uberlebensrate, jedoch nicht die Bruchlastwerte der (iberlebenden Proben
beeinflusst [69,70]. Die Kausimulation erhoht in der Regel die Standardabweichung [99].
AuBerdem zeigen keramische Materialien eine gro3ere Materialstreuung als andere
Materialien [25,51]. Der Einfluss der Kausimulation auf das Farbgradient-
Multilayermaterial HTML war groer als auf das Biegefestigkeitsgradient-
Multilayermaterial YML. Dieses Ergebnis bestatigt die Erkenntnis von Michailova et al.,
dass  Hybridmaterialien aus mehreren  Zirkondioxidgenerationen  weniger
alterungsanfallig sind als vergleichbare Farbgradientmaterialien [36]. Bei keiner der
Gruppen konnte ein negativer Einfluss im Sinne einer Schwachung festgestellt werden.
Grund dafur kdonnte der relativ grol3e Verbinderquerschnitt und die Materialschichtstarke
> 1mm sowie die starren Kobalt-Chrom-Stumpfe sein, die eventuell keine ausreichende
Biege- und Torsionsbelastung bei einer Belastung von 50N zugelassen haben. Ein

Einfluss der Schichtstarke auf die Wirkung der Kausimulation wurde von Weigl et al.
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gezeigt. Der schwachende Einfluss war bei dunneren Versorgungen starker als bei

dickeren Restaurationen [26].

4.2.2 Einfluss der Kausimulation auf das Bruchmuster und den Frakturursprung
Der zweiten Hypothese, wonach die Kausimulation keinen Einfluss auf das Bruchmuster
und die Lage des Frakturursprungs hat, kann teilweise zugestimmt werden. Nahezu alle
Brucken brachen am Verbinder mit der kleinsten Querschnittsflache. Neben dem Einfluss
auf die Bruchlast [72,74], hat die Verbinderquerschnittsflache also auch Einfluss auf die
Bruchlokalisation. Ein Versagen am Verbinder wurde in vielen Studien beobachtet
[5,19,38,53,68,74,100]. Lediglich in der UTML Gruppe nach Kausimulation zeigte sich ein
variableres Bruchmuster. Heintze et al. konnte zeigten, dass schwachere Keramiken ein
variableres Frakturmuster ergeben [73]. Alle Proben Uberlebten die Kausimulation. Diese
Beobachtung stimmt mit den Erfahrungen in der Literatur Uberein [5,26,38,68,79,100].
Wahrend der simulierten 5-jahrigen Alterung traten weder Risse, noch sichtbare
Abnutzungserscheinungen, Farbveranderungen oder Abplatzungen (Chipping) auf.
Zirkondioxid zeigt unter Funktion sehr geringe Abnutzungsraten [24,36,101]. Yuan et al.
zeigten, dass selbst nach einer simulierten 15-jahrigen Alterung die Farbveranderungen
unter der klinisch wahrnehmbaren Schwelle bleiben [102]. Durch monolithische
Versorgungen konnen die Chippingraten effektiv reduziert werden [19,21].

Der Frakturursprung wurde wie in der Studie von Schonhoff et al. anhand
lichtmikroskopischer Aufnahmen bestimmt [37]. Die Kausimulation hatte ebenfalls keine
Auswirkung auf die Lage des Frakturursprungs. Der Bruch breitete sich entweder vom
Belastungspunkt oder von der gingivalen Verbinderseite ausgehend aus. Der
Haupteinflussfaktor auf den Bruchursprung war das Material. Wahrend bei HTML und
YML der Frakturursprung vor allem in der Nahe des Belastungspunktes zu finden war,
lag der Bruchursprung bei STML und UTML Uberwiegend auf der basalen Verbinderseite.
Die fraktographische Auswertung der Bruchflachen ergab, dass kubisches Zirkondioxid
wesentlich anfalliger gegenuber Zugbelastungen ist als tetragonales Zirkondioxid.
Typische Frakturausgangspunkte in der Literatur sind ebenfalls die gingivale
Verbinderseite [52,53,68,74] sowie der zervikale Kronenbereich [82] oder die Innenseite der
Versorgung [45]. Auch Versagen ausgehend vom Belastungspunkt ist beschrieben [5,19].
Dickere Restaurationen mit geringerer Diskrepanz der E-Module des prothetischen
Materials und der Stumpfe versagen eher ausgehend vom Belastungspunkt und dinnere

Restaurationen mit grof3erer E-Modul-Diskrepanz zwischen Bricke und Stumpfen
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versagen eher an anderen Orten durch Zugbelastungen [1]. Zirkondioxid ist weniger stabil
gegenuber Zugbelastungen als gegenuber Druckbelastungen. Deshalb gehen die Briche
oft von Zugzonen aus [35,43,103].

Die Ergebnisse der FEM-Analyse bestatigten Spannungskonzentrationen im Bereich des
Belastungspunktes, sowie am Verbinder mit der geringsten Querschnittsflache und an
der basalen Verbinderseite. Die Untersuchungen von Heintze et al. zeigten ebenfalls
hohe Zugsspannungen am gingivalen Verbinderanteil [73]. Dittmer et al. bestatigten
daruber hinaus, dass Druckzonen am Belastungspunkt immer von Zonen hoher

Zugspannung umgeben sind [96].

4.2.3 Einfluss der Simulation des PDL auf die Bruchlast und das Bruchmuster

Es konnte ein deutlicher Einfluss der Polyetherummantelung der Stumpfe auf die
Bruchfestigkeit und die Verformungswerte festgestellt werden. Proben mit
Polyetherschicht zeigten in allen Materialgruppen erheblich grofiere Bruchlastwerte als
Proben ohne Polyetherschicht (Tab. 10). Das Abformmaterial Gbernahm scheinbar eine
Pufferfunktion. Bei Proben mit Impregumummantelung der Wurzeln musste beim
Bruchtest zunachst eine gewisse Kraft aufgewendet werden, um das Elastomer zu
komprimieren, bevor die gesamte Kraft auf die Bricke einwirken konnte (Abb. 37). Diese
Erkenntnis steht im Einklang mit klinischen Beobachtungen sowie den Ergebnissen der
Untersuchung von Zhu et al., dass zum Beispiel nach einem Trauma ankylosierte Zahne
weniger stabil sind als Zahne mit intaktem Parodont [104]. Gegenteilige Ergebnisse, die
eine Abnahme der Bruchlastwerte bei Seitenzahnbricken aus Aluminiumoxid und
Lithiumdisilikat durch die Simulation des parodontalen Ligaments zeigten, wurden von

Rosentritt et al. veroffentlicht [78,105]. Dahinter steht die Uberlegung, dass sich die
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Abb. 37°P: Verformungskurve einer Probe mit Polyetherschicht (links) und einer Probe ohne
Polyetherschicht (rechts). Es ist deutlich zu sehen, dass bei der Probe mit Impregum zunachst das
Elastomer komprimiert werden musste, bevor die gesamte Kraft auf die Briicke wirken konnte.
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Stumpfe durch die Abformmaterialschicht bei Belastung gegeneinander bewegen und
dadurch die Brucken hoheren Zugbelastungen ausgesetzt sind, was zu einer
Schwachung durch fortschreitendes Risswachstum fuhren wurde. Allerdings bestehen zu
diesen Untersuchungen einige Unterschiede im Versuchsaufbau. In der hier vorliegenden
Studie wurden Front- statt Seitenzahnbrtcken und Zirkondioxid statt Aluminiumoxid und
Lithiumdisilikat getestet. Aullerdem wurde Impregum soft anstelle von klassischem
Impregum verwendet. Daruber hinaus ist es mdglich, dass durch den grolen
Verbinderquerschnitt der Brucken es zu einer Bewegung ,im Block® statt zu
unterschiedlichen Auslenkungen der Pfeiler gekommen ist und deshalb keine zusatzliche
Zugbelastung entstand. Nawafleh et al. konnte keinen Einfluss der PDL-Simulation auf
die Bruchlast von Kronen feststellen. Allerdings wurde hier Silikon in einer Schichtstarke
von nur 0,3mm fur das PDL verwendet [99]. Abformmaterialien wie A-Silikone und
Polyether gelten als die am besten geeigneten Materialien zur Simulation des
Zahnhalteapparats [76,106]. Allerdings kann der Aufbau des naturlichen Ligaments, das
den Zahn mit dem Alveolarknochen verbindet, sowie dessen komplexes Verhalten bei
Belastung nur unzureichend nachgebildet werden. In der initialen Belastungsphase zeigt
das parodontale Ligement zunachst eine geringe Steifigkeit, gefolgt von einer Phase
hoherer Steifigkeit. Bei vollstandiger Kompression kommt es schlie8lich zur elastischen
Verformung des Zahns und des Alveolarknochens [76,107]. Die initale Phase wird durch
die Spannung von im unbelasteten Zustand gewellt vorliegenden Kollagenfasern, sowie
von Flussigkeitsverschiebungen zwischen dem GefalRkomplex im Parodontalspalt und
den Markraumen des Alveolarknochens bestimmt [106,107]. Dieses Verhalten kann mit
keinem Material simuliert werden. Trotzdem wird das hier angewandte Verfahren zur
PDL-Simulation in zahlreichen Studien verwendet [26,38,53,74,76,79,94,105]. Neben der
unzureichenden Nachahmung des natlurlichen Verhaltens, fuhren Kritiker die
Schwierigkeit eine gleichbleibende Schichtstarke durch die Wachsbad-Methodik zu
erreichen als Nachteil an [73]. Viele Studien verzichten deshalb auf eine Elastomerschicht
um die Wurzeln [5,19,23,34,36,67,71,87]. Jedoch zeigen auch in der Natur nicht alle
Patienten und nicht alle Zahne die gleiche Mobilitat. Eine gewisse Variabilitat kann somit
auch als Nachbildung der physiologischen Verhaltnisse betrachtet werden. Beim
Vergleich der Verformungswerte der Gruppe mit Polyetherschicht und Alterung im
Kausimulator mit den Werten der Gruppe mit Polyetherschicht und ohne Alterung im
Kausimulator, fallen die signifikant geringeren Verformungswerte der Gruppe mit

Kausimulation zum Versagenszeitpunkt auf (Abb. 16). Die Proben mit
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Impregumummantelung zeigten also nach der Kausimulation hohere Bruchlastwerte bei
gleichzeitig geringeren Verformungswerten als die Proben ohne kunstliche Alterung. Die
in Abschnitt 4.2.1 diskutierte theoretisch mogliche Phasenumwandlung durch
mechanische, thermische und chemische Belastungen im Kausimulator ist nur eine
Moglichkeit zur Erklarung der hoheren Bruchlastwerte nach Kausimulation. Eine zweite
Maoglichkeit ist, dass die hoheren Werte durch eine Veranderung des Polyethers zu
erklaren sind. Polyethermaterialien nehmen in feuchter Umgebung Wasser auf [64] und
sind weniger lagerungsbestandig als Silikone [108]. Aullerdem kommt es bei hohen
Temperaturen um die 60°C zu Dimensionsveranderungen [109]. Zusatzlich ist besonders
bei geringen Schichtstarken und groRRer Verformung ein gewisser Verlust des
Ruckstellverhaltens zu erwarten [110,111]. Es ist moglich, dass das Polyethermaterial
durch die Alterung und den Verlust von Weichmachern steifer wurde oder durch die
Wasseraufnahme quol und es zu einer Kompression des Materials im Parodontalspalt
kam. Beides konnte die geringeren Verformungswerte nach Kausimulation erklaren.
Durch die veranderte Lagerung, musste nun mehr Kraft zur Kompression des Elastomers
aufgewendet werden, bis die volle Belastung auf die Brucke wirken konnte. Oder es ist
moglich, dass durch die starrere Lagerung beim Bruchtest weniger Zugspannungen auf
die Brucke wirken und somit hohere Bruchlastwerte erreicht werden. Eine dritte
Moglichkeit mit der die hoheren Bruchlastwerte nach der Kausimulation erklart werden
konnten, ist dass es durch die Kausimulation zu einer leichten Kippung und Intrusion des
Verbundes aus Stumpfen und Bricke kam, wodurch beim Druckversuch der
Verbinderquerschnitt an einer anderen Stelle getroffen wurde (Abb. 38). Die
Verbinderform und Grol3e hat nachweislich einen Einfluss auf die Belastbarkeit [74]. Eine
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Abb. 38: Belastungsveranderung bei veranderter Lagerung: ~ dualhartenden  Befestigungs-
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Einfassung der Antagonisten deutlich sichtbar (Abb. 25).

Beim Vergleich der Bruchlastwerte der Gruppe ohne Polyether, die einer Alterung im
Kausimulator unterzogen wurde, mit den Werten der Gruppe ohne Polyether, die nicht
gealtert wurde, konnte ebenfalls kein signifikanter Effekt der Kausimulation belegt
werden. Allerdings gab es hier eine Tendenz zu niedrigeren Werten nach der
Kausimulation. Dies kann als Hinweis gedeutet werden, dass die Polyetherschicht die
eigentliche Materialschwachung in den Gruppen mit PDL-Simulation maskierte. Bei
Betrachtung der einzelnen Materialgruppen ohne Impregum zeigte sich eine um so
grolRere prozentuale Materialschwachung, je groRer der Yttriumgehalt des Materials war
(Tab. 9). Diese Erkenntnis lasst sich durch die fehlende Phasenumwandlung im
kubischem Zirkondioxid erklaren [39,43]. Deshalb ist UTML anfalliger gegen Ermudung
durch  Biegebelastungen [44]. Hier ist ebenfalls sichtbar, dass das
Biegefestigkeitsgradientmaterial am wenigsten anfallig gegenuber Alterungseffekten war.
Das steht wie bereits erwahnt im Einklang mit den Ergebnissen von Michailova et al. [36].
Allerdings ist die Aussagekraft der Ergebnisse der Materialsubgruppen aufgrund der
geringen Probenanzahl begrenzt. Der Vergleich der Verformungswerte der
Gesamtkohorte mit Polyetherummantelung mit den Verformungswerten aller Proben
ohne Impregumschicht zeigte, dass ca. 2 Prozentpunkte der 3,5%igen Verformung auf
das Abformmaterial zurickzufihren waren (Abb. 19). Der Einfluss einer PDL-Simulation
auf unterschiedliche Zirkondioxidgenerationen sollte in weiteren Studien naher

untersucht werden.

4.2.4 Einfluss der Kausimulation auf die Rauigkeit

Die 3. Hypothese wonach die thermische Belastung keinen signifikanten Einfluss auf die
Oberflachenrauigkeiten hat, wurde durch die Ergebnisse dieser Studie widerlegt. Es
konnte gezeigt werden, dass die thermische Alterung zu einer signifikanten Aufrauung
der Oberflache von Zirkondioxid fuhrt. Damit konnten die Ergebnisse von Matalon et al.
bestatigt werden, die ebenfalls einen Anstieg der Rauigkeit durch thermische Belastung
feststellten [112]. Yuan et al. zeigten, dass es durch thermische Alterung in Kombination
mit Zahneputzen zu einer Aufrauung der Zirkondioxidoberflache kommt. Jedoch blieben
die Werte unterhalb von 0,2 um [102]. Auch in der hier durchgefuhrten Studie blieben die
Rauheitswerte nahe 0,2 um. Ein Rauheitswert von Ra 0,2 um gilt als Schwellenwert
unterhalb dessen es zu keiner weiteren Verringerung der Plaqueakkumulation mehr

kommt [113].
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Bei allen Materialgruppen konnte eine Erhdhung der Ra-Werte festgestellt werden.
Allerdings war dieser Effekt nur bei Zirkondioxiden mit 3Y-TZP Anteil (HTML, YML)
signifikant. Kubisches Zirkondioxid scheint weniger anfallig gegenuber zyklischen
Temperaturschwankungen zu sein als uberwiegend tetragonales Zirkondioxid. Ein Grund
dafir konnte die fehlende Maoglichkeit der kubischen Kiristallstrukturen zur
Phasenumwandlung sein. 4Y-PSZ und 5Y-PSZ sind weniger anfallig gegenuber
hydrothermaler Alterung (LTD)[39,43]. Bei 3Y-TZP konnte es zu einer
Phasenumwandlung verbunden mit einer Volumenzunahme und Kornverlusten an der
Oberflache gekommen sein.

AulRerdem konnte gezeigt werden, dass alle Materialien unabhangig des
Yttriumoxidgehalts auf ein ahnliches Niveau poliert werden kénnen. Der Yttriumgehalt
wirkt sich namlich kaum auf die Harte der Zirkonodixidgenerationen aus, die unverandert
bei ca. 13 GPa (Vickertsharte) [49,101] bzw. bei ca. 17-20 GPa (Nanoindenterharte) liegt
[35,46]. Es ist jedoch mdglich, dass sich die thermische Belastung unterschiedlich auf die
Oberflachenharte ausgewirkt hat. Dies scheint aber bei einem Temperaturbereich von 5-
55°C eher unwahrscheinlich, da Zhang et al. gezeigt haben, dass bei einer Belastung
von 90°C keine Harteabnahme eintritt [101]. Harada et al. zeigten hingegen, dass es bei
hoheren Temperaturen zu einer Harteabnahme von 3Y-TZP kommt, wahrend die Harte
von 5Y-TZP nicht abnimmt [35].

Des Weiteren gab es in den Ergebnissen der hier vorliegenden Studie die Tendenz, dass
bei 3Y-TZP geringere Rauheitswerte durch Politur erreicht werden konnen als bei 4Y-
PSZ und 5Y-PSZ. Die Messwerte von Al Hamad et al. zeigten ebenfalls geringflgig
hohere Rauheitswerte fur 5Y-PSZ als fur 3Y-TZP [114]. Grund dafur kdnnte die geringere
KorngroRe von tetragonalem Zirkondioxid im Vergleich zu kubischem Zirkondioxid sein
[39,42]. Allerdings sind diese Unterschiede sehr gering. Zirkondioxide verschiedener
Generationen zeigen eine vergleichbare Material- und Antagonistenabnutzung [101]. Die
Materialabnutzung von Zirkondioxid ist geringer als die von Lithiumdisilikat und die
Abnutzung der Schmelzantagonisten vergleichbar mit der bei Lithiumdisilikat [3,36].

Die glatteste Oberflache Iasst sich durch eine Glasur erreichen [114]. Allerdings kann die
Glasur durch Einschleifen oder durch den Gebrauch abgetragen werden [32,115]. Durch
Polieren kann insbesondere bei 3Y-PSZ wieder eine vergleichbare Oberflachengite wie
durch die Glasur erreicht werden [114,116]. Lithiumdisilikat und mit Glaskeramiken
verblendete Zirkondioxidgeruste zeigen nach Politur groRere Rauheitswerte als poliertes

monolithisches Zirkondioxid unabhangig der Fertigungsart der Verblendung [112,114]. Die
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Polierzeit sowie der Erfahrungsgrad des Anwenders haben nur einen nicht signifikanten
Einfluss auf das Politurergebnis [2]. Allerdings sollten spezielle Zirkondioxidpoliersysteme
und keine Poliersysteme fur Glaskeramiken verwendet werden [115].
Zirkondioxidpoliersysteme unterschiedlicher Hersteller zeigten vergleichbare Ergebnisse
[116]. Die Ergebnisse der hier vorliegenden Studie liegen im Wertebereich der Ergebnisse
von Coglar et al. fur die Politur von Katana-Keramiken mit Zirkondioxidpolierern [115] und
im Wertebereich zwischen der feinen und mittleren Polierstufe der Ergebnisse von Happe
et al [117]. Im Gegensatz zu dem hier angewandten einstufigen Polierprotokoll
(Ziegenhaarburste mit Diamantpolierpaste) konnen mit mehrstufigen Poliersystemen
weitaus geringere Rauheitswerte von bis zu 0,05-0,07 um erreicht werden [117,118]. Durch
mehrstufige Systeme kommt es zu einer graduellen Abnahme der Unebenheiten [117].
Die Zunge kann jedoch nur Rauigkeiten von 0,25-0,5 um unterscheiden [46]. Das Polieren
hat weder Einfluss auf die Phasenstruktur noch auf die Belastbarkeit von 3Y-TZP
[115,116]. Eine raue Oberflache begulnstigt die Biofilmbildung und somit die Entstehung
von Karies und Gingivitis [113,117]. Aulerdem steigert sie die Abnutzung des
Antagonisten und der Versorgung [32,101] und steigert die Alterungsanfalligkeit
gegenuber LTD [116]. Hydrothermale Alterung wiederum fuhrt zu einer weiteren

Aufrauung [46]. Deshalb sollten glatte Oberflachen angestrebt werden.

4.2.5 Einfluss der Kausimulation auf die Phasenstruktur

Der 4. Hypothese kann zugestimmt werden, da keine Veranderung der
Phasenzusammensetzung im Inneren der Materialien durch die Kausimulation in dem
Temperaturintervall von 5-55°C festgestellt werden konnte. Vermutlich reichten die
Temperaturen nicht aus, damit es zu einem nennenswerten Anstieg des monoklinen
Phasenanteils kam. Allerdings konnen Temperaturen zwischen 5 und 55°C als
realistischer Temperaturbereich im Mund beim Verzehr von unterschiedlichen Speisen
angesehen werden. Zhang et al. konnten hingegen eine geringe Phasenumwandlung im
Kausimulator bei einer thermischen Belastung von 90°C feststellen [101]. Bei der Alterung
im Autoklav (134°C, 2 bar) ist der Effekt, dass sich Temperaturbelastungen Uberwiegend
auf die Phasenzusammensetzung von 3Y-TZP und weniger auf 5Y-PSZ auswirken, gut
belegt [35,39,46,49]. Durch die tetragonal zu monokline Phasenumwandlung kommt es bei
3Y-TZP zu einem Anstieg der Biegefestigkeit [43]. Inwieweit sich dieser Effekt auf die
Bruchlast von prothetischen Versorgungen auswirkt, ist fraglich, da die

Phasenumwandlung sich fur gewohnlich auf die Materialoberflache beschrankt. Weitere
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Studien zur Klarung der Frage, ob eine spontane Phasenumwandlung in einem
realistischen Temperaturbereich Uberhaupt einen nennenswerten Einfluss auf moderne

Zirkondioxidmaterialien hat, sollten durchgefuhrt werden.

4.3 Limitationen

Die starke Abweichung des E-Moduls der Kobalt-Chrom-Stumpfe vom E-Modul des
Dentins, sowie die unzureichende Nachahmung des naturlichen parodontalen Ligaments
durch das Polyetherabformmaterial sind sicher Limitationen der Studie. Um den
asthetischen Vorstellungen der Patienten zu entsprechen, werden in der taglichen Praxis
oft Verbinder mit wesentlich geringeren Verbinderquerschnittsflache verwendet.
Inwieweit sich eine Reduktion der Querschnittsflache auf Frabgradient-Zirkondioxide und
Biegefestigkeitsgradient-Zirkondioxide auswirkt, sollte in weiteren Studien untersucht
werden. Da bei nahezu allen Proben beim Bruchtest Beschadigungen am
Belastungspunkt entstanden sind, sollte fur weitere ahnliche Untersuchungen eine
dickere Zinnfolie verwendet werden, um die Belastungen besser auf die Flache zu
verteilen. Da eine grofere Anfalligkeit kubischer Materialien gegenuber schneller
Abkuhlung beobachtet wurde, sollten im Hinblick auf High-Speed-Sinterprogramme

weiter Studien durchgefuhrt werden.
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5. Schlussfolgerungen

Folgende Erkenntnisse konnten durch die hier vorliegende Studie erlangt werden:

49

Der Yttriumoxidgehalt ist der entscheidende Einflussfaktor auf die Bruchfestigkeit
von Zirkondioxidversorgungen.

Biegefestigkeitsgradient-Multilayer-Zirkondioxide und Farbgradient-Multilayer-
Zirkondioxide mit vergleichbarem Yttriumgehalt in den basalen Schichten sind
mechanisch gleichwertig.

Es konnte kein negativer signifikanter Effekt der Kausimulation auf die
Bruchlastwerte von Zirkondioxidbricken mit ausreichendem Verbinderquerschnitt
belegt werden.

Bei monolithische Zirkondioxidversorgungen tritt kein Chipping auf.

Monolithische Versorgungen zeigen nach simulierter 5-jahriger Gebrauchsperiode
keine sichtbare Abnutzungsspuren oder wahrnehmbare Farbveranderungen

Der schwachste Anteil einer Zirkonodixidbricke ist der Verbinder mit der
geringsten Querschnittsflache.

Die Kausimulation hat keinen Einfluss auf das Bruchmuster und die Lage des
Frakturursprungs.

Kubisches Zirkondioxid ist anfalliger gegenuber Zugbelastungen als tetragonales
Zirkondioxid und bricht deshalb haufiger ausgehend von der gingivalen
Verbinderseite.

Zirkonoxide aller Generationen konnen trotz unterschiedlicher Korngrof3e auf ein
ahnliches Rauheitsniveau poliert werden.

Thermische Belastung raut die Oberflache von Zirkondioxiden signifikant auf. Der
Aufrauungseffekt ist bei 3Y-TZP grofier als bei 5Y-PSZ. Jedoch blieben die Werte
nach 5-jahriger Kaubelastung nahe oder unterhalb dem mit der Zunge
wahrnehmbaren Bereich.

Eine Simulation des parodontalen Ligaments ist winschenswert, um
physiologische Bedingungen zu simulieren. Die Polyetherummantelung der
Stumpfe im in vitro Versuch hat einen signifikanten Einfluss auf die Bruchlast- und

Verformungswerte. Es ist jedoch moglich, dass Alterungseffekte des
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Abformmaterials, Veranderungen des prothetischen Materials maskieren. Deshalb
sollte seine Verwendung kritisch hinterfragt werden.

- Die Haftung von Panavia V5 an Kobalt-Chrom-Legierungen ist groer als an
Zirkondioxid.

- Kubisches Zirkondioxid ist anfalliger gegenuber schnellen Abkuhlungsvorgangen
als tetragonales Zirkondioxid.
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7. Anhang

7.1 Materialien- und Gerateliste

1. Katana zirconia HTML, STML, UTML, YML

A2, T 18 mm, & 98,5mm

Kuraray Noritake Dental Inc., Miyoshi, Japan
2. Panavia V5

A2

Kuraray Noritake Dental Inc, Kurashiki, Japan
3. Clearfil ceramic primer plus

Kuraray Noritake Dental Inc., Kurashiki, Japan
4. ZirLux NP

T 24,5 mm, & 98,3mm

Henry Schein Inc., Melville, NY, USA
5. PalaXpress clear

Kulzer GmbH, Hanau, Deutschland
6. Impregum penta soft

3M Deutschland GmbH, Neuss, Deutschland
7. Polyether adhesive

3M Deutschland GmbH, Neuss, Deutschland
8. Pentamix 2

3M Deutschland GmbH, Neuss, Deutschland
9. Fusion 360 + Meshmixer

Autodesk, Mill Valley, CA, USA
10.PrograMill PM7

Ivoclar Vivadent AG, Schaan, Liechtenstein
11.HT-S speed

MIHM Vogt GmbH & Co KG, Stutensee, Deutschland
12.Zirkopol

Feguramed GmbH, Buchen, Deutschland
13.Valo Grand LED curing light

Ultradent, South Jordan, UT, USA
14.Flexi-Dip Elastic Dipping Wax
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Al dente Dentalprodukte GmbH, Goslar, Deutschland
15.Finodip 1 Plus

Fino GmbH, Bad Bocklet, Deutschland
16.D-AB 240

Harnisch Rieth GmBH & Co. KG, Winterbach, Deutschland
17.Basic quattro Sl

Renfert GmbH, Hilzingen, Deutschland
18.Tronada

Reitel Feinwerktechnik GmbH, Bad Essen, Deutschland
19.Sonorex super

Brandelin electronic GmbH & Co. KG, Berlin, Deutschland
20.Palamat practic EL T

Kulzer GmbH, Hanau, Deutschland
21.Silaplast futur

Detax GmbH, Ettlingen, Deutschland
22.Inkubator Model B28

Binder GmbH, Tuttlingen Deutschland
23.Chewing simulator CS-4

SD Mechatronik GmbH, Feldkirchen-Westerham, Deutschland
24 Steatit Kugeln

CeramTec, Plochingen, Deutschland
25.Keyence VHX-5000

Keyence, Osaka, Japan
26.Zwick 2010

ZwickRoell GmBH, Ulm, Deutschland
27.Zinnfolie 0,3 mm

Dentaurum GmbH & Co. KG, Ispringen, Deutschland
28.Infinite focus G4d

Alicona imaging GmbH, Graz, Osterreich
29.Technovit 4004

Kulzer GmbH, Hanau, Deutschland
30.IsoMet 1000

Buehler GmbH, Esslingen, Deutschland
31.Phoenix alpha
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Buehler GmbH, Esslingen, Deutschland
32.Nap B1 & Dur 3 Dia pro

Struers, Ballerup, Danemark
33.Balea Vaseline

dm-drogerie GmbH, Karlsruhe, Deutschland
34.1BM SPSS Statistics Version 27

IBM Corp., Armonk, New York, USA

62



Anhang 63

7.2 Eidesstattliche Versicherung

»ich, Max Poppel, versichere an Eides statt durch meine eigenhandige Unterschrift, dass
ich die vorgelegte Dissertation mit dem Thema: ,Einfluss der Kausimulation auf die
Bruchlast, das Bruchmuster und die Rauigkeit von monolithischen dreigliedrigen
Frontzahnbricken aus Zirkondioxid®; ,Influence of chewing simulation on fracture load,
fracture pattern and roughness of monolithic three-unit anterior fixed dental prostheses
made of zirconia“ selbststandig und ohne nicht offengelegte Hilfe Dritter verfasst und
keine anderen als die angegebenen Quellen und Hilfsmittel genutzt habe.

Alle Stellen, die wortlich oder dem Sinne nach auf Publikationen oder Vortragen anderer
Autoren/innen beruhen, sind als solche in korrekter Zitierung kenntlich gemacht. Die
Abschnitte zu Methodik (insbesondere praktische Arbeiten, Laborbestimmungen,
statistische Aufarbeitung) und Resultaten (insbesondere Abbildungen, Graphiken und
Tabellen) werden von mir verantwortet.

Ich versichere ferner, dass ich die in Zusammenarbeit mit anderen Personen generierten
Daten, Datenauswertungen und Schlussfolgerungen korrekt gekennzeichnet und meinen
eigenen Beitrag sowie die Beitrage anderer Personen korrekt kenntlich gemacht habe
(siehe Anteilserklarung). Texte oder Textteile, die gemeinsam mit anderen erstellt oder
verwendet wurden, habe ich korrekt kenntlich gemacht.

Meine Anteile an etwaigen Publikationen zu dieser Dissertation entsprechen denen, die
in der untenstehenden gemeinsamen Erklarung mit dem/der Erstbetreuer/in, angegeben
sind. Fur samtliche im Rahmen der Dissertation entstandenen Publikationen wurden die
Richtlinien des ICMJE (International Committee of Medical Journal Editors;
www.icmje.og) zur Autorenschaft eingehalten. Ich erklare ferner, dass ich mich zur
Einhaltung der Satzung der Charité — Universitatsmedizin Berlin zur Sicherung Guter
Wissenschaftlicher Praxis verpflichte.

Weiterhin versichere ich, dass ich diese Dissertation weder in gleicher noch in &hnlicher
Form bereits an einer anderen Fakultat eingereicht habe.

Die Bedeutung dieser eidesstattlichen Versicherung und die strafrechtlichen Folgen einer

unwahren eidesstattlichen Versicherung (§§156, 161 des Strafgesetzbuches) sind mir
bekannt und bewusst.*

Datum Unterschrift
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7.3 Anteilserklarung an der erfolgten Publikation

Max Poppel hatte folgenden Anteil an der folgenden Publikation:

Poppel, M.L.; Rosentritt, M.; Sturm, R.; Beuer, F.; Hey, J.; Schmid, A.; Schmidt, F.
Fracture Load and Fracture Patterns of Monolithic Three-Unit Anterior Fixed Dental
Prostheses after In Vitro Artificial Aging-A Comparison between Color-Gradient and
Strength-Gradient Multilayer Zirconia Materials with Varying Yttria Content. J Clin Med
2022, 11, doi:10.3390/jcm11174982.

Impact factor: 4.964

Der Beitrag zu dieser Publikation umfasste die Ausarbeitung des Studienkonzepts, die
Literaturrecherche, die Erarbeitung der Methodik, die Probenherstellung, die
Versuchsdurchfuhrung und Datenerfassung, die Datenauswertung, die statistische

Analyse, die Ergebnisinterpretation und das Schreiben der Publikation

Unterschrift, Datum und Stempel des erstbetreuenden Hochschullehrers

Unterschrift des Doktoranden
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7.4 Detaillierte Anteilsaufstellung an der zugrundeliegenden Studie

ZA Max Leopold Pbppel:
o Literaturrecherche und Erarbeitung der Methodik
o Probenherstellung: Polieren der gesinterten Brucken; Sandstrahlen der
Bricken und Stumpfe; Adhasive Befestigung der Brucken auf den
Stumpfen; Sockelherstellung; Herstellung der beweglichen Lagerung zur
Simulation des parodontalen Ligaments; Vorbereitung der Antagonisten;
Nach dem Versuch Trennung der Bruckenreste von den
wiederverwendbaren Stimpfen
o Durchfiihrung und Uberwachung der Kausimulation
o Durchfuhrung der Bruchtests
o Erstellung von lichtmikroskopischen Aufnahmen sowie 3D Scans aller
Bricken nach der Herstellung, nach der Kaubelastung und nach dem
Bruchtest
o Erstellung lichtmikroskopischer Aufnahmen von den Bruchflachen zur
fraktographischen Analyse
o Durchfuhrung der fraktographischen Analyse
o Messung der Oberflachenrauheitswerte
o Herstellung der Proben fur die XRD-Analyse
o Auswertung der Ergebnisse der Bruchtests, der Frakturmuster, der
Bruchflachenuntersuchung, der Spannungsverteilung (FEM) und der
Rauheitswerte
o Statistik mit SPSS
o Schreiben der Orginalpublikation und des Manteltext sowie Erstellung aller
darin enthaltenen Tabellen und Abbildungen (aul3er Abb. 30,34,35)
Dr. Ing. Franziska  Schmidt:  Gesamtkonzeption;  Betreuung der
Studiendurchfuhrung; Materialienorganisation; Wissenschaftliche Beratung;
Organisation der Finanzierung
Prof. Dr. med. dent. Florian Beuer: Gesamtkonzeption; Betreuung der
Studiendurchfuhrung; Wissenschaftliche Beratung; Organisation der Finanzierung
Prof. Dr. med. dent. Jeremias Hey: Gesamtkonzeption; Wissenschaftliche

Beratung
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- Prof. Dr. Ing. Martin Rosentritt: Wissenschaftliche Beratung zur Kausimulation;
Erstellung der STL-Dateien und der FEM-Simulation (Abb. 30)

- Dr. med. dent. Alois Schmid: Erstellung der FEM-Simulation

- Dr. Ing. Oliver Gérke: XRD-Phasenanalyse (Abb. 34, 35)

- Prof. Dr. Ing. Claudia Fleck: Wissenschaftliche Beratung zur Fraktographie

- Dipl. Biomath. Alice Schneider: Wissenschaftliche Beratung zur Statistik

- Dr. med. dent. Adham Elsayed: Materialorganisation bei der Firma Kuraray

- Dr. med. dent. Richard Sturm: Einweisung in den Kausimulator

- ZA Moritz Péppel: IT-Unterstutzung bei der Erstellung von Abbildungen

- ZTM Robert Nicic: Frasen und Sintern der Bricken und Stumpfe

- MTA Christiane Schopf: Einweisung in die Universaltestmaschine, das Mikroskop,

den optischen Profilometer und die Diamantsage
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7.5 Auszug aus der Journal Summary List

Das Journal of Clinical Medicine lag auf Platz 54 von 171 Journals der Journal Summary List.

Journal Data Filtered By: Selected JCR Year: 2021 Selected Editions: SCIE,SSCI
Selected Categories: “MEDICINE, GENERAL and INTERNAL”
Selected Category Scheme: WoS
Gesamtanzahl: 171 Journale

Rank Full Journal Title Total Cites "°”’|':‘a' Impact Eigenfaktor
actor

g LANCET 403,221 202.731 0.56608

NEW ENGLAND 506,069 176.079 0.75350
2 JOURNAL OF

MEDICINE

JAMA-JOURNAL OF 242 479 157.335 0.38221
3 THE AMERICAN

MEDICAL

ASSOCIATION

BMJ-British Medical 183,681 93333 0.20057
4 Journal

Nature Reviews 21,565 65.038 0.04754
5 Disease Primers

ANNALS OF 83711 51598 0.09934
6 INTERNAL

MEDICINE

JAMA Internal 31,254 44 409 0.09195
7 Medicine

JOURNAL OF 6,380 39.194 0.01202
8 TRAVEL MEDICINE

Lancet Digital Health 3,373 36615 0.00949
9

Military Medical 3,830 34 915 0.00649
10 Research

JOURNAL OF THE 5,569 18.000 0.00302
11 ROYAL SOCIETY OF

MEDICINE
5 EClinicalMedicine 8,029 17.033 0.02095

CANADIAN MEDICAL 21,959 16.859 0.01853
13 ASSOCIATION

JOURNAL

QJM-AN 8,176 14.040 0.00555
14 INTERNATIONAL

JOURNAL OF

MEDICINE
. JAMA Network Open 31,821 13.353 0.10663
1

JOURNAL OF 15,804 13.068 0.01512
16 INTERNAL

MEDICINE

MEDICAL JOURNAL 14 683 12776 0.01443
17 OF AUSTRALIA

Journal of Cachexia 7461 12.063 0.01164
18 Sarcopenia and

Muscle

Selected JCR Year. 2021; Selected Categories: "MEDICINE, GENERAL und INTERNAL"
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Rank

Full Journal Title

Total Cites

Joumal Impact
Factor

Eigenfaktor

19

Cochrane Database
of Systematic
Reviews

92 845

12.008

0.12261

20

PLOS MEDICINE

47816

11613

0.06084

21

BMC Medicine

25,255

11.150

0.04188

22

MAYO CLINIC
PROCEEDINGS

23,575

11.104

0.02749

23

Translational
Research

6,741

10.171

0.00842

24

ANNALS ACADEMY
OF MEDICINE
SINGAPORE

3,779

8.713

0.00189

25

Deutsches Arzteblatt
Intemational

8,039

8.251

0.00837

26

European Journal of
Intemal Medicine

8,641

7.749

0.01115

27

MEDICAL CLINICS
OF NORTH
AMERICA

5,255

6.912

0.00501

28

AMERICAN
JOURNAL OF
PREVENTIVE
MEDICINE

30469

6.604

0.03417

29

AMYLO ID-JOURNAL
OF PROTEIN
FOLDING
DISORDERS

2,335

6.571

0.00312

30

CLEVELAND CLINIC
JOURNAL OF
MEDICINE

2,636

6.522

0.00264

31

JOURNAL OF
GENERAL
INTERNAL
MEDICINE

30,806

6.473

0.03485

32

BRITISH JOURNAL
OF GENERAL
PRACTICE

9,368

6.302

0.01053

33

Journal of Evidence
Based Medicine

1,129

6.224

0.00174

34

CHINESE MEDICAL
JOURNAL

12,643

6.133

0.01197

35

AMERICAN
JOURNAL OF
CHINESE MEDICINE

5403

6.005

0.00295

36

AMERICAN
JOURNAL OF
MEDICINE

29,889

5.928

0.01854

37

BRITISH MEDICAL
BULLETIN

5,758

5.841

0.00293

Selected JCR Year. 2021; Selected Categories: “MEDICINE, GENERAL und INTERNAL"
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Full Journal Title

Total Cites

Joumal Impact
Factor

Eigenfaktor

38

JOURNAL OF
URBAN HEALTH-
BULLETIN OF THE
NEW YORK
ACADEMY OF
MEDICINE

6,264

5.801

0.00735

39

EUROPEAN
JOURNAL OF
CLINICAL
INVESTIGATION

9,263

5.722

0.00734

40

PALLIATIVE
MEDICINE

7,829

5713

0.00815

41

ANNALS OF FAMILY
MEDICINE

7,127

5.707

0.00748

42

MINERVA MEDICA

1,579

5.580

0.00129

43

JOURNAL OF PAIN
AND SYMPTOM
MANAGEMENT

16,737

5576

0.01740

44

Intemal and
Emergency Medicine

4,597

5472

0.00692

45

CLINICAL MEDICINE

4814

5410

0.00647

46

JOURNAL OF
KOREAN MEDICAL
SCIENCE

10,829

5.354

0.01261

47

ANNALS OF
MEDICINE

6,346

5.348

0.00364

48

AMERICAN FAMILY
PHYSICIAN

11,647

5.305

0.00659

49

INDIAN JOURNAL
OF MEDICAL
RESEARCH

8,938

5274

0.00701

50

PANMINERVA
MEDICA

1,153

5.268

0.00096

51

Polish Archives of
Intemal Medicine-
Polskie Archiwum
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Abstract: (1) Background: Due to advantages such as avoidance of chipping, pulp-friendly tooth
preparation and cost reduction, zirconia is increasingly being used monolithically without veneering.
Nevertheless, to enable good aesthetics, various multilayer systems have been developed. The aim of
this study was to investigate the impact of different zirconia multilayer strategies and yttria levels on
fracture load, fracture pattern, stress distribution and surface roughness. (2) Methods: Monolithic
three-unit anterior FDPs were made from three different color-gradient zirconia multilayer materials
with different yttria levels corresponding to varying strength and degrees of translucency grades
(Katana HTML, STML, UTML, Kuraray) and one strength-gradient zirconia multilayer material
(Katana YML, Kuraray) and artificially aged in a chewing simulator (1.2 x 10° load cycles, 50 N,
2 x 3000 thermocycles, 5-55 °C). Analyses of fracture load, fracture pattern, fracture surfaces, stress
distribution and roughness were performed after the fracture load test. Shapiro-Wilk, Kruskal-Wallis,
Mann-Whitney U-tests and one-way ANOVA were used (p < 0.05). (3) Results: Fracture loads
of the high strength color-gradient material HTML and the strength-gradient material YML were
comparable after 5 years of aging (p = 0.645). Increasing yttria levels resulted in a decrease in fracture
resistance of 42-57% (p < 0.05). Surface roughness of different zirconia generations is comparable
after polishing and aging. (4) Conclusions: Color-gradient multilayer zirconia materials and new
strength-gradient zirconia materials with similar yttria levels in the basal layers show comparable
mechanical properties and are suitable for anterior FDPs.

Keywords: zirconia; multilayer; fracture load; fractography; roughness; finite element modelling

1. Introduction

In recent years, zirconia (ZrO,) has developed from a uniform material into a diverse
family of materials with different optical and mechanical properties [1,2]. The first two zirco-
nia generations doped with 3 mol% yttria are mainly composed of tetragonal crystals. They
are characterized by superior flexural strength (1000-1500 MPa) and high fracture toughness
(3.5-4.5 MPay/m) [3]. These properties are due to the small grain size (~0.3-0.6 pm) [4-6]
and transformation toughening [7]. This results from the conversion of the metastable
tetragonal grains to monoclinic grains and is accompanied by a 3-5% increase in volume
(martensitic transformation). This thereby leads to compressive stress at crack tips and
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prevents further crack propagation [2,3,8]. The first and second generation differ mainly in
their alumina (Al,O3) content. The high strength in the first zirconia generations comes
along with low translucency. The high opacity is caused by the optical anisotropic behavior
of the tetragonal crystals, which lead to strong birefringence and light scattering effects at
the grain boundaries [3]. Therefore, they are often veneered with silicate ceramics to meet
the patient’s demand for esthetic restorations. The veneering, however, is susceptible to frac-
tures (chippings) [9]. Several efforts have been made to overcome the chipping problems.
The most effective strategy to avoid chipping is to use monolithic designs [9]. In addition
to the reduced chipping problem, monolithic restorations require less invasive tooth prepa-
ration [10] and allow for cost- and time-efficient fabrication using CAD/CAM [1]. Due to
these advantages, further zirconia types for monolithic restorations with optimized optical
properties have been developed. In the third generation zirconia, the yttria content was
increased to 5 mol% [1-3,7]. This creates an additional cubic phase characterized by an
optical isotropic behavior of the crystals and a larger grain size (0.7-4 um) [3,5-7], which
reduces the number of grain boundaries and increases translucency [11]. The cubic phase
is not capable of undergoing phase transformation [5]. Therefore, flexural strength and
fracture toughness of the third generation (400-900 MPa, 2.2-2.7 MPa,/m) are comparable
to those of lithium disilicate [3,12]. The fourth generation, which is 4 mol% yttria stabilized,
tries to balance mechanical (600-1000 MPa, 2.5-3.5 MPa,/m) and optical properties [3]. To
enable the application of monolithic restorations in the visible area, multilayer materials
with color- and translucency gradients that imitate the natural appearance of teeth were
developed. It is possible that the layered manufacturing process of the zirconia blanks
affects the mechanical properties. All zirconia generations are represented in the Katana
zirconia multilayer system by the Japanese manufacturer Kuraray Noritake. Kaizer et al.
found flexural strength values of 800-900 MPa for a second generation multilayer zirconia
material (Katana Zirconia HTML), 560-650 MPa for a fourth generation multilayer zirco-
nia material (Katana Zirconia STML) and 470-500 MPa for a third generation multilayer
zirconia material (Katana Zirconia UTML) [13].

It was feared that monolithic zirconia restorations were harmful to the natural tooth
structure of the antagonist teeth due to their great hardness [7,14,15]. Studies have shown
that when the surface is very smooth, the wear of zirconia is very low [12] and the wear
of the antagonist is similar or even lower than that of silicate ceramics [15,16]. Surface
treatment and roughness are more decisive for wear than surface hardness [17].

Another problem with monolithic zirconia restorations is the unprotected contact
of the material with the moist oral cavity. There is a risk of so-called low-temperature
degradation (LTD). This is a gradual transformation from the tetragonal to the monoclinic
phase in the presence of water [18,19]. However, for 3Y-TZP, it has been shown that this
does not negatively affect the fracture strength, since the transition is limited to the surface
(transformation depth 5-60 um) [4,7,15,18,19]. The third and fourth generation zirconia
show little or no phase transformation [4,5,7,14]. With them, only a lower fatigue strength
of the material has been observed so far [8,20].

In chewing simulation, the restoration is simultaneously exposed to thermal and
mechanical loads in a humid environment. Repeated cyclic loading well below the loading
limits can lead to the development and the progression of internal or external defects. The
remaining stability is measured by a subsequent fracture test. The stability of zirconia is
determined by the interaction of the material fatigue through subcritical crack growth and
transformation toughening.

We have extensive knowledge of the material properties of the various zirconia gener-
ations with constant yttria contents. Recently, zirconia with different yttria content in one
material and resulting strength gradients has been offered. It is unknown which mechanical
properties result from the combination. Although any efforts to increase translucency are
particularly important in the anterior region, the effects of mechanical loading on mono-
lithic anterior FDPs made of zirconia have hardly been investigated. The purpose of this
study is to compare the mechanical properties of monolithic three-unit anterior FDPs made
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of color-gradient materials, which have been on the market for a few years, with a new
color- and strength-gradient material after aging.
The null hypotheses are:

e there is no difference in the fracture load of monolithic three-unit anterior FDPs made
of color-gradient zirconia materials and those made of color- and strength-gradient
zirconia materials after aging;

e there is no difference in fracture type, fracture origin and stress distribution between
color-gradient and strength-gradient FDPs;

e due to the different grain sizes, different zirconia materials exhibit different roughness
values after polishing and aging.

2. Materials and Methods
2.1. Materials, Specimens Manufacturing, Aging Procedure and Fracture Load Test

STL files of a monolithic three-unit anterior FDP and two abutments (right upper
central incisor, right upper canine) were designed by a CAD/CAM software (Meshmixer
and Fusion360, Autodesk, Mill Valley, CA, USA). The abutments had a 1 mm deep circum-
ferential shoulder finish line, a 6 degrees convergence angle, a preparation height of 6 mm,
rounded inner angles and were milled of base metal CoCr alloy (ZirLux, Henry Schein Inc.,
Melville, LA, USA). The restoration had a minimum wall thickness of 1 mm, a triangular
shaped connector with gingival base, a connector cross-sectional area of 23 mm? mesial
and 21.5 mm? distal and an inter abutment span of 7 mm. A comparable FDP geometry
with similar cross sections is described in the literature [21].

The FDP was enlarged 22.5-22.7% to compensate for sinter shrinkage. Three color-
gradient zirconia materials with different strength and translucency levels were employed
in this study: high strength zirconia material Katana Zirconia HTML (Katana Zirconia High
translucency multi layered, Kuraray Noritake, Hattersheim, Germany), medium strength
material Katana Zirconia STML (Super translucent multi layered, Kuraray Noritake), and
low strength high translucency zirconia Katana Zirconia UTML (Ultra translucent multi
layered, Kuraray Noritake). Each blank consisted of 4 different layers (35% Enamel layer,
15% Transition layer 1, 15% Transition layer 2, 35% body layer). In addition, one color- and
strength-gradient zirconia material YML (Yttria multi layered, Kuraray Noritake) was used,
where the Enamel layer is composed of STML, the transition layers 1 and 2 as well as the
body layer consists of a new type of zirconia with strength values > 1000 MPa (Figure 1) [22].
The FDPs were nested in the middle of the zirconia blanks. The specimens (n = 8/group)
were dry milled (white stage zirconia blanks, shade A2, T 18 mm, @ 98.5 mm) by a five-axis
laboratory milling machine (PrograMill PM7, Ivoclar Vivadent AG, Schaan, Liechtenstein)
and sintered to full density with a conventional 7 h sintering program according to the
manufacturer’s recommendations (HT-S speed, MIHM Vogt GmbH, Stutensee, Germany).
The FDPs were polished with a goat hairbrush (15,000 rpm) and a diamond polishing
paste (Zirkopol, Feguramed, Buchen, Germany). Inner surfaces and the abutments were
air-particle abraded (Al;O3, 50 um, 0.2 MPa, 10 s, 15 mm) and ultrasonically cleaned
for 5 min in 96% ethanol. After drying a primer was applied on both surfaces (Clearfil
ceramic primer plus, Kuraray Noritake). The FPDs were cemented using a dual cure
luting resin (Panavia V5, Kuraray Noritake). Excess was removed with a foam pellet and
then the compound was light cured 10s per surface (385-515 nm, 1000 mW /cm?) (LED
curing light Valo Grand, Ultradent, South Jordan, UT, USA). To simulate the periodontal
ligament the abutments were movably embedded in a 135° angle using cold curing resin
(PalaXpress, Kulzer, Hanau, Germany) and polyether impression material (Impregum
penta soft, 3M ESPE, Landsberg am Lech, Germany). In a first step, the abutments were
dipped in melted wax, resulting in a 0.8 £ 0.1 mm thick wax layer. In a second step after
embedding, the wax was completely removed and replaced with polyether [23].
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Figure 1. Multilayer architecture of a YML zirconia blank and nesting position. Data regarding the layer
thickness, strength and translucency values was supplied by the manufacturer Kuraray Noritake.

All specimens were subjected to artificial aging. First, they were stored in distilled
water for 24 h at 37 °C (Incubator B28, Binder Tuttlingen, Germany). Mechanical loading
(1.2 x 10® cycles, 50 N, 1.93 Hz, descendant speed 40 mm/s, ascendant speed 60 mm/s,
mouth opening 2 mm, steatite antagonist @ 6 mm, loading point middle of the pontic)
and thermal cycling (2 x 3000 cycles, 5-55°C, 90 s dwell time, 30 s drain time, distilled
water) was performed simultaneously using a chewing simulator (CS-4, SD Mechatronic,
Feldkirchen-Westerham, Germany) (Figure 2).

-)|(- compression zones

Figure 2. (a) Test set-up in the chewing simulator; (b) scheme for the test set-up.
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Fracture load (FL) was determined using a universal testing machine (Zwick Z010,
ZwickRoell, Ulm, Germany) with a crosshead speed of 1 mm/min. A 0.3 mm tin foil
(Dentaurum, Ispringen, Germany) was placed between the FDPs and the semi-spherical
stainless-steel indenter (2 5 mm) to avoid stress peaks. The machine was stopped at
a 20% force drop off. FL was defined as maximum force before a sudden decrease in
the load-deformation curve, which was associated with visible damage and a typical
cracking sound.

2.2. Fracture Pattern Analysis and Fractography

All specimens were examined under a digital light microscope (VHX-5000, Keyence,
Osaka, Japan) after manufacturing, aging and fracture load test. Photos of the fracture
patterns and surfaces at different magnifications (20-100x) as well as 3D scans were made.
Fracture locations were noted. A fractographic analysis to determine the fracture origin
was performed. The evaluation was made according to established standards [24].

2.3. Finite Element Method

The finite element method (FEM) was used to analyze the stress distribution un-
der load (Fusion360, Autodesk). The finite element model consisted of 69,583 elements
and 115,412 nodes. Material properties of zirconia (E-modulus 210 GPa, Poisson’s ra-
tio 0.30), CoCr alloy (240 GPa, 0.25), luting resin (6.3 GPa, 0.30) and embedding material
(2.3 GPa, 0.49) were taken from manufacturer’s data sheets. Linear elasticity and isotropy
in behavior with no residual stresses from sintering, air-particle abrasion and luting were
assumed. A load of 450 N was simulated. The results were shown in color graphs, the
same color visualized the same stress level.

2.4. Mean Roughness Values

The mean roughness value (R,) was determined to evaluate the surface roughness. It
was examined with a white light profilometer (Infinite focus G4, Alicona imaging, Graz,
Austria) after polishing and aging. The roughness values were measured at a suitable
area without significant curvature on the palatinal surface close to the loading point. The
following device settings were used: objective with 50 x magnification, a vertical resolution
of 41 nm, a lateral resolution of 2.14 um and a contrast value of 1.36. The investigated area
was 284 x 215.5 um. The Lc-value was set to 150 um to reduce environmental noise.

2.5. Statistical Analysis

For data evaluation descriptive statistics were performed (SPSS 27, IBM Corp., Ar-
monk, NY, USA). Shapiro-Wilk test checked the normal distribution of the results. For
the fracture load non-parametric tests (Kruskal-Wallis test, Mann-Whitney U test) were
utilized to compare different groups. To detect differences for roughness values between the
groups one-way analysis of variance (one-way ANOVA) was performed. p-values < 0.05
were defined as significant.

3. Results
3.1. Fracture Load

All FDPs survived chewing simulation without failure or chipping. Values between
1274 N and 7169 N were measured for the fracture loads of the specimens (Figure 3). Table 1
shows the values for the different multilayer zirconia materials. Shapiro-Wilk testing
indicated that not all results were normally distributed, therefore non-parametric tests were
utilized to compare the results. Kruskal-Wallis testing suggested that there were significant
differences between the groups (p < 0.001). Multiple Mann-Whitney U tests proved that
all groups showed significant differences from each other, except for HTML and YML
(p = 0.645).
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Figure 3. Fracture load results after artificial aging by chewing simulation, showing median, in-
terquartile range (IQR, 75th percentile (Q1), 25th percentile (Q3)), upper whisker (Q1-1.5 IQR), lower
whisker (Q3-1.5 IQR), and outliers.

Table 1. Fracture load values (FL) in N after artificial aging by chewing simulation.

Material * n Median Maximum  Minimum Interquartile Range
HTML (3Y-TZP) 8 6296 7169 4588 5176-6918
STML (4Y-PSZ) 8 3668 3998 1940 3011-3837
UTML (5Y-PSZ) 8 2726 3521 1274 2041-3272
YML (3-4Y-PSZ) 8 6239 7018 2493 4505-6907

* TZP: tetragonal zirconia polycrystal, PSZ: partly stabilized zirconia.

3.2. Fracture Pattern and Fractography

After aging, no or only minimal wear was visible on the surface at 50 x magnifica-
tion (Figure 4). The FDPs showed brittle fractures. For STML and YML, 100% of the
FDP’s fractured at the distal connector, while for HTML the figure was 87.5% (Figure 5).
UTML showed more diverse fracture patterns and various fracture points at the connectors
(50% distal connector, 25% mesial connector, 25% other locations).

Figure 4. Representative specimen after (a) manufacturing, (b) aging and (c) fracture load test.

In the examination of the fracture surfaces, all specimens showed damage at the
loading point. For HTML and YML the fracture origin was mainly located near the loading
point. With STML and UTML specimens, the origin was on the gingival side of the
connector or there were signs of fracture origin at the loading point as well as on the basal
side. Origin defects were surrounded by a smooth semielliptical mirror region. Fine hackle
marks radiating outwards indicated the direction of crack propagation. Some specimens
showed typical compression curls on the loading side (Figure 6).
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Figure 6. Fractographic analysis: (a) fracture origin near the loading point. This fracture type usually
occurs with HTML and YML; (b) fracture origin on the gingival side of the pontic. This fracture type
usually occurs with STML and UTML.

3.3. Finite Element Method

The FEM analysis showed that a stress peak occurred at the loading point. The
simulation confirmed high stress concentration on the distal connector. FEM analysis
indicated high tensile stress on the gingival connector side, especially in the vestibular area.
Other areas showed only minor loads (Figure 7).

3.4. Mean Roughness Values

The surfaces showed a smooth surface structure with fine grooves parallel to the direc-
tion of polishing and a few pits. The roughness measurements showed similar roughness
R, values for the four materials (p = 0.197; One-way ANOVA) (Figures 8 and 9). The mean,
maximum and minimum values are listed in Table 2.
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Figure 7. FE analysis: principal stress [MPa] distribution within the restoration (central occlusal
load direction).
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Figure 8. Roughness values R, (1um) after aging: median, interquartile range (IQR, 75th percentile
(Q1), 25th percentile (Q3)), upper whisker (Q1-1.5 IQR), lower whisker (Q3-1.5 IQR).
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Figure 9. Zirconia surface with fine grooves parallel to the polishing direction.

Table 2. Roughness values R, and R;, after aging.

R, (um) Rz (um)

Material * n Mean Max. Min. SD Mean Max. Min. SD
HTML (3Y-TZP) 8 0.230 0.309 0.116 0.064 2.016 3.003 0.850 0.667
STML (4Y-PSZ) 8 0.259 0.330 0.199 0.053 2.099 3.358 1.447 0.604
UTML (5Y-PSZ) 8 0.274 0.334 0.200 0.046 1.946 2.351 1.357 0.334
YML (3-4Y-PSZ) 8 0.222 0.270 0.135 0.046 2.010 3.258 1.119 0.652

* TZP: tetragonal zirconia polycrystal, PSZ: partly stabilized zirconia.

4. Discussion
4.1. Influence of Multilayer Architecture to Fracture Strength, Fracture Pattern, Fracture Origin
and Stress Distribution

There was very little scientific literature on monolithic anterior FDPs made of zir-
conia and none of them focused on the load-bearing capacity of different multilayer
systems [21,25]. The first hypothesis, that there is no difference in fracture load of color-
gradient and strength-gradient zirconia materials, must be rejected partially. While the
color-gradient material HTML and the strength-gradient material YML showed compa-
rable results, there were major differences within the group of color-gradient materials.
Consistent with previous studies, the results proved that the fracture resistance is highly de-
pendent on the yttria level [12,21,26]. The higher the yttria content, the lower the mechanical
properties [4,8,27]. Other studies showed that in addition to the yttria content, layer thick-
ness and connector cross-sectional area are the decisive factors for strength [10,25,27-31].
Connector height is more important than connector width [31]. The same minimal layer
thickness does not apply to all zirconia materials [27]. While it is well documented that a
layer thickness of 0.5 mm is sufficient for 3Y-TZP to withstand chewing forces [10,29], the
minimum layer thickness for 4Y-PSZ and 5Y-PSZ is controversial. It seems that zirconia with
smaller restoration thickness and cubic zirconia benefits more from adhesive luting, while
the cement type has hardly any influence on the fracture load of thicker or veneered zirconia
restorations [29,32,33]. The manufacturer’s recommendations should be strictly followed,
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especially because STML and UTML did not show any transformation toughening [5,7,8].
The material 5Y-PSZ occupies an intermediate position between conventional zirconia and
lithium disilicate (LiSip). It has lower translucency and a higher flexural strength than
LiSip [11,16,34]. After adhesive cementation, the two materials showed comparable fracture
loads, because LiSi; benefits more from adhesive luting [12,32]. However, thinner walls
are possible with zirconia [10,32] and zirconia causes less wear at the restoration and the
opposing teeth [15], while 4Y-PSZ is a trade-off between strength and aesthetics.

Color-gradient multilayer materials contain the same yttria level in all layers. There-
fore, theoretically, the layers do not differ in their mechanical properties. Different esthetics
result from different concentrations of metal oxides for pigmentation [1,5]. Compared to
monolayer architecture, color-gradient multilayer architecture showed no disadvantages
in terms of load-bearing capacity [7,12,14]. Strength-gradient multilayer blanks contain
different generations of zirconia in different layers [1,34-36]. Therefore, the layers differ
in their properties. According to the manufacturer, the top layer of YML contains the
same material as STML and the base layers are comparable to HTML. In the case of this
hybrid zirconia material, there are concerns that different sinter shrinkage of the layers
leads to internal stresses and thus impairs the long-term reliability. However, Michalova
et al. proved that a strength-gradient material can be less affected by artificial aging than
a color-gradient material [34]. Schonhoff et al. confirmed comparable Weibull moduli of
different layers after dynamic fatigue aging [36]. For materials with a strength-gradient,
the nesting of the restoration in the blank must be considered. The connectors of FDPs
should be placed in the 3Y-TZP area [35]. Moreover, the possibility that there are differences
between the layers also exists with the color-gradient type. Harada et al. showed slightly
different shrinkage rates of different color layers [4], Wille et al. proved differences in
susceptibility to LTD between enamel and transition layers [18], and Kaizer et al. showed
that cross-sectional multilayer specimens had a lower fracture resistance than homogeneous
beams [13]. All of this indicates weaknesses in the intermediate layers due to the layered
manufacturing process and an influence of coloring oxides. In addition, slightly different
yttria concentrations in different layers of multilayer materials marketed as color-gradients
were found [4]. However, Kolakarnprasert et al. could not find any differences in yttria
level and microstructure between the layers of the Katana color-gradient materials [5].
Top layer and base layer showed comparable flexural strength [13]. The susceptibility to
aging of the layers varies greatly depending on the manufacturer [18]. This shows that
there is no sharp boundary between color-gradient and strength-gradient materials. The
properties of these multilayer blanks are highly dependent on different manufacturing
processes used by different manufacturers. Elsayed et al. found comparable or even higher
fracture load values (7530 N (3Y-TZP), 5000 N (4Y-PSZ), 3700 N (5Y-PSZ)) for crowns with
similar test setup (CoCr dies, simulated 5 years aging) [26]. Michailova et al. found values
of 3535 N for a 4Y-PSZ color-gradient material and 5040 N for a 3/5Y-PSZ strength-gradient
material [34]. Zacher et al.’s investigation of anterior FDPs on implants resulted in lower
fracture load values (2094 N (4Y-PSZ), 1269 N (5Y-PSZ)) [21]. Rosentritt et al. determined
a mean fracture load of 1760N for posterior FDPs made of a 3/5Y-PSZ strength-gradient
material on human teeth [35]. The comparability of the results of different studies is limited
due to the large number of influencing factors (restoration geometry, chewing simulation
parameters, abutment material, periodontal ligament simulation).

According to ISO6872:2015 HTML and YML are class 5 ceramics, STML is a class 4 and
UTML a class 3 material. Class 3 ceramics have minimum flexural strength requirements of
300 MPa and they are suitable for three-unit FDPs not involving the molar region. Class 4
(>500 MPa) and 5 (>800 MPa) are suitable for posterior FDPs. During chewing simulation,
none of the tested FDPs cracked or chipped. After aging, the remaining fracture load was
greater than 1000 N for all zirconia materials. Chewing forces around 1000 N are described
for bruxism in the posterior region. In the front tooth area, the forces may be smaller.
Therefore, all multilayer zirconia materials were suitable for anterior three-unit FDPs.
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The second hypotheses must be partially rejected, because there were differences in
fracture patterns between UTML and the other groups. The higher the yttria level, the more
catastrophic and varied the fracture patterns. In addition, as the yttria content increased,
there was a clear shift in fracture origin to the gingival side of the connector. The 5Y-PSZ
material was more prone to tensile loads than 3Y-TZP. In accordance with other studies, all
specimens survived mastication simulation [21,35]. The fractures in the universal testing
machine mainly occurred at the connector with the smallest cross-sectional area. This is
in accordance with previous studies [21,25]. Fracture origins at the loading point [37] as
well as on the tensile side of the connector are described in the literature [21,25,35]. In
accordance with the findings of Heintze et al., FEM analysis showed stress concentration
near the loading point and at the basal side of the connector [31]. Hackle marks and fracture
mirrors indicated high energy and velocity fractures [24,36].

4.2. Influence of the Yttria Level to Mean Roughness Values

The next hypothesis, that different zirconia generations show significant different
roughness levels after aging, must be rejected. There were no significant differences in the
surface roughness values of the different groups. However, materials with higher yttria
proportion tended to be rougher than materials with lower yttria content. This can be
explained by different grain sizes of the materials [8]. UTML (1.7-4.05 pm) and STML
(0.68-2.8 um) have a larger grain size than HTML (0.55-0.62 um) [5,6]. Grain-pullouts that
occurred during the polishing process or during thermo-mechanical aging led to different
surface roughening. This is consistent with the literature in that 5Y-PSZ is slightly less
smooth than 3Y-TZP [38]. Thermocycling and LTD roughen the surface of zirconia [39,40].
In turn, rough zirconia is more susceptible to hydrothermal aging [40]. Other negative
consequences of rough surfaces such as plaque accumulation followed by caries and
periodontal inflammation, more chipping at veneered restorations, external staining and
excessive wear of the antagonist might be theoretical risks. Our study showed that surface
roughness of the different generations is comparable with this polishing protocol after
artificial aging. The fact that other studies showed comparable restoration and antagonist
wear of all generations, which are lower than that of lithium disilicate, supports our
findings [15,16,34]. Furthermore, surface hardness and modulus of elasticity are hardly
influenced by the change of the yttria content [4,7,14]. Monolithic zirconia is smoother than
lithium disilicate or layered zirconia [15,38,39]. Glazed zirconia restorations showed the
least surface roughness [38], but the long-term durability of the glaze is questionable [17].
After the glaze is lost due to occlusal adjustment or wear, monolithic zirconia can be
polished back nearly to the level of glazed zirconia [38,40]. This is not possible for glass
ceramics [38]. The value range of our results between 0.2-0.3 um agrees with Caglar et al.
(0.28 um) for polishing Katana HT with zirconia polishers [41]. Our values are very close
to the threshold (R, = 0.2 um) below the roughness has no further impact on bacterial
colonization [42]. The tongue can perceive roughness values between 0.25-0.5 um [14].
Linkevicius et al. showed that significantly lower roughness values down to 0.05 um are
possible for monolithic zirconia by using multiple polishing steps [43].

A limitation of this study is that only materials of one manufacturer were tested. The
deviation of the modulus of elasticity of the artificial alloy abutments from the modulus of
elasticity of the teeth and the large connector cross-section may have led to higher fracture
loads. Due to the high rigidity of the metal dies, the critical tensile loads are reduced in
comparison to natural teeth or polymer abutments. This can lead to an overestimation of
the resistance of the tested materials [44,45]. In addition, the polyether coating of the roots
cannot mimic the complex behavior of the natural periodontal ligament.

5. Conclusions

Clinicians should keep in mind the following points:
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e  all tested color-gradient and strength-gradient multilayer zirconia materials are suit-
able for monolithic three-unit anterior FDPs;

e the new strength-gradient multilayer material Katana YML shows comparable load-
bearing capacity to the color-gradient multilayer material Katana HTML;

e in color-gradient zirconia materials, increasing the yttria content to improve translu-
cency leads to a reduction in the fracture load of 42% (STML) and 57% (UTML) in
comparison to HTML. Therefore, the indication should be carefully considered;

e the weak points in FDPs are the connectors.
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7.7 Lebenslauf

Mein Lebenslauf wird aus datenschutzrechtlichen Griinden in der elektronischen
Version meiner Arbeit nicht veroffentlicht.
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