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Zusammenfassung 
 

Zielsetzung: Ziel war die Bewertung des Einflusses der Kausimulation auf die Bruchlast, 

das Frakturmuster, den Frakturursprung, die Oberflächenrauheit und die 

Phasenzusammensetzung anhand dreigliedriger Frontzahnbrücken aus Multilayer-

Zirkondioxid  

Methoden: 80 monolithische prothetische Versorgungen wurden aus vier verschiedenen 

Multilayer-Zirkondioxidmaterialien (Kuraray Katana HTML, STML, UTML, YML) gefertigt 

und anschließend in zwei Gruppen eingeteilt. Die eine Gruppe wurde einem simulierten 

5-jährigen Alterungsprozess im Kausimulator unterzogen, die andere Gruppe nicht. Im 

Anschluss an einen dann durchgeführten Bruchtest, wurde die Bruchlast, das 

Bruchmuster, der Frakturursprung, die Spannungsverteilung, die Oberflächenrauigkeit 

und die Phasenzusammensetzung ausgewertet. Zusätzlich wurde der Einfluss des 

simulierten Zahnhalteapparats untersucht. Eine statistische Analyse wurde durchgeführt 

(p<0,05).  

Ergebnisse: Alle Brücken überlebten die Kausimulation ohne Risse, sichtbare 

Abnutzung, Farbveränderungen oder Abplatzungen. Die Kausimulation hatte mit den 

gewählten 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 

abhängig. Farbgradient- und Biegefestigkeitsgradient-Multilayer-Zirkondioxidmaterialien 

waren gleichwertig. Der schwächste Punkt war der Verbinder mit der geringsten 

Querschnittsfläche. 5Y-PSZ war anfälliger gegenüber Zugbelastungen als 3Y-TZP. 

Verschiedene Zirkondioxidgenerationen konnten trotz unterschiedlicher Korngröße auf 

ein ähnliches Rauheitsniveau poliert werden. Die Kausimulation führt nur zu einer 

geringfügigen Aufrauung der Oberfläche.  

Fazit: Klinische Anwender sollten keine Bedenken bezüglich der Alterungsanfälligkeit 

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. 
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1. Einleitung  
 
1.1 Einführung  
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 geführt. Die automatisierte Fertigung dentaler 

Restaurationen ermöglicht eine zeitsparende und damit kosteneffiziente Herstellung 

prothetischer Versorgungen mit gleichbleibender Qualität sowie hoher 

Reproduzierbarkeit. Außerdem ermöglichte sie den Einzug zuvor schwierig zu 

verarbeitenden Materialien wie Zirkondioxid in die tägliche Praxis [1,2]. Zirkondioxid (ZrO2) 

hat den Silikatkeramiken überlegene mechanische Eigenschaften [3] (Abb.1) und 

geringere Schichtstärkenanforderungen [4], sowie eine im Vergleich zu Metallkeramiken 

bessere Ästhetik (insbesondere im Randbereich) und geringere Material- und 

Herstellungskosten [5]. Außerdem ist Zirkondioxid chemisch inert und hat eine 

ausgezeichnete Biokompatibilität [6,7].  

 

 
Abb. 1eD: Biegefestigkeiten dentaler Keramiken im Vergleich: Dentale Keramiken können in 
Silikatkeramiken und Oxidkeramiken eingeteilt werden. Silikatkeramiken zeichnen sich durch 
hervorragende lichtoptische Eigenschaften aus, jedoch liegen ihre Biegefestigkeiten unter denen der 
Oxidkeramiken. Während sich viele Silikatkeramiken auch durch die Presstechnik verarbeitet lassen, 
können Versorgungen aus Oxidkeramiken nur mit Hilfe von CAD/CAM-Fräseinheiten gefertigt werden. 
Oxidkeramiken lassen sich im Gegensatz zu den Silikatkeramiken aufgrund der fehlenden Glasphase nicht 
mit Flusssäure (HF) anätzen. Keramiken mit Biegefestigkeiten >350 MPa können sowohl adhäsiv als auch 
konventionell eingesetzt werden [8-12].  
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1.2 Zirkondioxidgenerationen  
Um die Ästhetik 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.  1eD: Die verschiedenen Zirkondioxidgenerationen und ihre Eigenschaften: Je höher der Yttriumoxid-
Gehalt desto großer der kubische Phasenanteil. Mit der Zunahme des kubischen Phasenanteils sinkt die 
Biegefestigkeit und steigt die Transluzenz der Keramiken.  

 

* [1,9,13-15] 
 

Heute kann Zirkondioxid universell bei einer Vielzahl von Indikationen (z.B. für Kronen, 

Brücken, Primärteleskope, Implantatabuments, Implantate etc.) eingesetzt werden. 

Während 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 für hochästhetische Versorgungen im sichtbaren 

Bereich [14,16].  

 

1.3 Der Weg zu Multilayer-Systemen zur monolithischen Anwendung  
Wegen ihrer hohen Opazität werden Versorgungen aus der ersten und zweiten 

Zirkondioxidgeneration häufig mit Silikatkeramiken verblendet. Jedoch ist die 

Verblendung anfällig gegenüber Chipping [17]. Chipping wird als kohäsive Fraktur 

innerhalb der Verblendung ohne Beteiligung des Verbundbereichs zwischen Gerüst und 

Verblendung definiert [18,19]. Verblendete Zirkondioxidversorgungen zeigen mehr 

ausgedehnte Abplatzungen als Metallkeramikversorgungen, besonders bei 

implantatgetragenen Brücken [20,21]. Abplatzungen können reduziert werden durch eine 

anatomische Gerüstgestaltung, durch die eine gleichmäßige Dicke der Verblendung 

angestrebt wird (<1,5mm), durch eine bessere Anpassung der 

Wärmeausdehnungskoeffizienten (WAKs) der Verblendkeramiken (8,9-9,9*10-6 K-1) an 

Eigenschaften
* 

Y2O3 

(mol%)  
Al2O3 

(wt%)  
Dominate 
Phase 

E-Modul 
(GPa) 

Biegefestigkeit 
(MPa) 

Bruchzähigkeit 
(MPaÖm)  

Transluzenz  Korngröße 
(µm)  

1. Generation 
(3Y-TZP) 

~ 3  0,25 tetragonal 210 1000-1500 3,5-4,5 - ~ 0,5 

2. Generation 
(3Y-TZP) 

~ 3 0,05 tetragonal 210 900-1300 3,5-4,5 + ~ 0,5 

3. Generation 
(5Y-PSZ)  

~ 5 < 0,01 kubisch  210 400-900 2,2-2,7 +++ ~ 1,5  

4. Generation 
(4Y-PSZ)   

~ 4 < 0,01 kubisch 210 600-1000 2,5-3,5 ++ ~ 1,5 
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die WAKs der Zirkondioxidgerüste (10-11*10-6 K-1), durch abgestimmte Abkühlungsraten 

und weniger Aufbrennzyklen, um thermische Spannungen im Material zu vermeiden und 

eine gut eingestellte Okklusion sowie auf Hochglanz polierte Oberflächen [9,18]. Es wurde 

auch versucht die techniksensitive manuelle Verblendtechnik durch das Aufpressen von 

Lithiumdisilikat (LiSi2) auf Zirkondioxidgerüste [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 Möglichkeit Verblendabplatzungen 

zu vermeiden, ist die monolithische Anwendung bzw. die ausschließliche Verblendung 

des labialen Anteils der Versorgung (Micro-layering, „cut back“-Technik)[19,21,24]. 

Zirkondioxid wird daher heute zunehmend monolithisch oder teilverblendet mit 

Beschränkung der glaskeramischen Verblendung auf die sichtbare Fläche verwendet. 

Durch diesen Trend können Verblendabplatzungen weitestgehend vermieden [19,21] und 

die Zähne können pulpaschonender präpariert werden, da durch den Verzicht auf die 

Verblendung weniger Substanzabtrag nötig wird [25,26]. 

Voraussetzung für eine monolithische Anwendung ist jedoch eine gewisse 

Lichtdurchlässigkeit des Materials. Die Transluzenz von klassischem Zirkondioxid kann 

durch verschiedene Maßnahmen wie durch die Erhöhung des Yttriumoxidgehalts [27], 

durch die Verringerung des Aluminiumoxidanteils [28], durch die Reduzierung von 

Unreinheiten [29], durch die Erhöhung der Sintertemperatur [30], durch starke 

Verringerung der Korngröße (<80nm) [1,29], durch eine geringere Materialschichtstärke 

[24] und durch das Hinzufügen von Lanthanoxid (La2O3)[31] erhöht werden. Eine 

Erhöhung der Sintertemperatur über 1600°C führt jedoch bei 3Y-TZP zu einem Abfall der 

Biegefestigkeit [30] und es ist schwer nanokristallines 3Y-TZP ohne Defekte herzustellen 

[29]. Die Erhöhung des Yttriumoxidanteils bei gleichzeitiger Reduktion des 

Aluminiumoxidanteils scheint derzeit der geeignetste Weg die Transluzenz zu erhöhen.  

Neben der Transluzenz spielt die Farbgebung des Materials eine entscheidende Rolle für 

das natürliche Erscheinungsbild. Eine Möglichkeit zur Farbgebung ist das Bemalen der 

prothetischen Restauration nach dem Sintern. Jedoch sind hierfür zusätzliche 

Aufbrennzyklen nötig und die eingefärbten Glassurmassen können durch okklusales 

Einschleifen oder Abnutzung wieder abgetragen werden [32]. Eine weitere Möglichkeit ist 

das Einfärben der Versorgung im Weißlingszustand nach dem Fräsen aber noch vor dem 

Sintern durch die Pinselinfiltrations- oder Tauchinfiltrationstechnik [9,13,33]. Es ist jedoch 

möglich, dass die aus seltenen Erden bestehenden Färbelösungen die mechanischen 

Eigenschaften beeinflussen [34].  Eine andere Möglichkeit sind in einem geschichteten 
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Verfahren hergestellte Mehrschichtmaterialien (Multilayermaterialien) bei denen 

Metalloxide (z.b. Fe2O3, Er2O4, MnO2) dem Zirkondioxidpulver vor der Pressung der 

Rohlinge zugesetzt werden [16,35]. Multilayermaterialien ahmen den natürlichen 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). 
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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 ähnelt und in der 

Schmelzschicht dem STML Material entspricht [40]. Jeder Fräßrohling besteht aus vier 

Schichten, der Schmelzschicht (35%), der Übergangsschicht 1 (15%), der 

Übergangsschicht 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 (Y2O3) wird die mechanisch vorteilhafte tetragonale Phase bei 

Raumtemperatur stabilisiert [1]. Unter den Katana Zirkondioxiden enthält HTML den 

geringsten Yttriumoxidanteil und UTML den höchsten (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), über ~ 4 mol% (STML) auf ~ 5 mol% (UTML) führt zu 

einer Zunahme des kubischen Phasenanteils auf Kosten des tetragonalen Anteils (c-ZrO2 

Abb. 2eD: 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]. 

 

YML 
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HTML ~ 40 wt%, STML ~ 60 wt%, UTML ~ 70 wt%) [39,42]. Die veränderte 

Phasenzusammensetzung hat wiederum Auswirkungen auf die mechanischen und 

lichtoptischen Eigenschaften. Während 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 Kompressionskräften einem weiteren Risswachstum inhärenter 

Mikrorissen entgegenwirkt (transformation toughening), fehlt diese Eigenschaft der 

kubischen Phase [13,43]. Das Fehlen dieses Effektes hat eine wesentlich geringere 

Biegefestigkeit, Bruchzähigkeit und Widerstandskraft gegen Ermüdung 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 für einen schleichenden 

Zersetzungsprozess verantwortlich, bei dem es zu einer spontanen Phasenumwandlung 

bei Körpertemperatur unter Einwirkung polarer Wassermoleküle (H2O) kommt (Low 

Temperature Degradation (LTD))[47]. Durch den höheren kubischen Phasenanteil zeigen 

STML und UTML im Gegensatz zu HTML keine Anfälligkeit gegenüber hydrothermaler 

Alterung [39,43]. Um die Langzeitbeständigkeit von HTML zu erhöhen, enthält HTML den 

höchsten Aluminiumoxidanteil (Al2O3) der Keramiken (HTML 0,06 wt%, STML 0,01 wt%, 

UTML 0,0 wt%)[39]. Aluminiumoxid verringert die Anfälligkeit gegenüber LTD [48], wirkt 

sich jedoch aufgrund seines vom Zirkondioxid abweichenden Brechungsindex negativ 

auf die Transluzenz aus (Al2O3 1,76, ZrO2 2,19)[28]. Dies trifft insbesondere dann zu, 

wenn Zirkondioxid mit Aluminiumoxid übersättigt ist und es daher zur Ausbildung von 

Aluminiumoxidpartikeln an den Korngrenzen kommt [28,31]. Während sich die Erhöhung 

des Aluminiumoxidanteils negativ auf die Ästhetik auswirkt, geht eine Erhöhung des 

Yttriumoxidanteils aufgrund des zunehmenden kubischen Phasenanteils mit einer 

Steigerung der Transluzenz einher [24,49]. Kubische Kristalle haben optisch isotrope 

Eigenschaften während tetragonale Kristalle anisotrope Eigenschaften aufweisen und zu 

ausgeprägten Doppelbrechungseffekten an den Korngrenzen führen und somit die 

Transluzenz mindern [29,39,49]. Darüber hinaus haben UTML und STML größere 

Korngrößen als HTML (HTML 0,55-0,63 µm, STML 0,68-2,8 µm, UTML 1,7-4,05 µm) 

[39,42,43], was zu einer Reduktion der Anzahl der Korngrenzen in Restaurationen gleicher 

Schichtstärke führt und sich ebenfalls positiv auf das Erscheinungsbild auswirkt, aber 

auch zu Problemen bei der Maskierung dunkler Stumpfaufbauten führen kann [50]. Die 

Veränderung des Yttriumoxidanteils hat keinen signifikanten Einfluss auf das 
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Elastizitätsmodul und die Härte der Zirkondioxide (Vickers Härte ~ 13 GPa, Nanoindenter 

Härte 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 Antagonistenverschleiß [3,36]. Kubisches Zirkondioxid zeigte eine höhere 

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 künstlichen Alterung im Kausimulator handelt es sich um ein gut erprobtes 

Verfahren zur Simulation thermischer und mechanischer Belastungen. Keramiken sind 

spröde Materialien, die nur eine geringe elastische Verformung erlauben und keine 

plastische Deformation zulassen [51]. Im Kausimulator kommt es zu einer 

Materialschwächung (Ermüdung) 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 

Temperaturänderungen aufgrund unterschiedlicher Wärmeausdehnungskoeffizienten 

(WAK) entstehen, können zur Entstehung von Mikrorissen sowie zu deren 

Voranschreiten durch subkritisches Risswachstum beitragen [43,52]. Das Eindringen von 

Wasser in die Mikrorisse unterstützt diesen Vorgang [53]. Ursprung dieser Mikrorisse sind 

in der Regel Materialdefekte. Man unterscheidet Oberflächendefekte, 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, Fräßvorgang, 

Sintervorgang) haben [51]. Beim anschließenden Bruchtest wird die verbleibende 

Stabilität nach der Alterung gemessen und so deren Einfluss bestimmt [54]. Neben der 

Schwächung durch subkritisches Risswachstum, kann es bei Zirkondioxid im 

Kausimulator aber auch zu einer Phasenumwandlung (transformation toughening) 

kommen [16], die die Bruchfestigkeit erhöht. Das Zusammenspiel dieser beiden Effekte 

bestimmt die Lebensdauer der prothetischen Versorgung und die Bruchlast. Welcher der 

Effekte überwiegt, dürfte sich je nach Material unterscheiden.   
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1.6 Problemstellung  
Ein möglicher Schwachpunkt des Katana Systems könnte ein unterschiedliches 

Alterungsverhalten verschiedener Schichten, verursacht durch den Einfluss 

unterschiedlicher Beimengungen von Metalloxiden sowie Schwachstellen wie schlecht 

gesinterte Bereiche, Poren und Unreinheiten in den Übergangszonen aufgrund des 

geschichteten Herstellungsverfahren sein. Kritiker der Biegefestigkeitsgradient-

Materialien befürchten geringere mechanische Widerstandskräfte 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 bereits länger erhältlichen 

Farbgradientmaterial HTML mechanisch gleichwertig ist. Des Weiteren soll in dieser 

Studie der Einfluss mechanischer Belastungen auf monolithische Frontzahnbrücken aus 

Multilayer-Zirkondioxiden untersucht werden. Bisher sind kaum Untersuchungen dieser 

Materialien an Frontzahnversorgungen verfügbar, obwohl die Multilayertechnik gerade 

im sichtbaren Bereich Vorteile bringt. Ziel dieser Studie ist es den Einfluss der 

Kausimulation auf die mechanischen Eigenschaften von monolithischen 

Frontzahnbrücken aus verschiedenen Zirkondioxidmaterialien in Abhängigkeit 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 

Oberflächenrauigkeit der Zirkondioxide. 

- Die Kausimulation wirkt sich auf die Phasenstruktur je nach Yttriumoxidgehalt 

unterschiedlich aus.  
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2. Methodik  
 
2.1 Studienaufbau  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Für die Hauptuntersuchung der Studie wurden identische Frontzahnbrücken aus 

unterschiedlichen Zirkondioxidmaterialien in zwei Gruppen eingeteilt (n=32/Gruppe). 

Gruppe A wurde einer künstlichen Alterung im Kausimulator ausgesetzt, Gruppe B nicht. 

Dann wurden die Brücken einem Bruchtest unterzogen, um die Bruchlast zu bestimmen 

und anschließend das Bruchmuster, die Lage des Bruchursprungs, die 

Spannungsverteilung, die Oberflächenrauigkeit und die Phasenzusammensetzung 

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  
 

Kuraray 
zirconia 

Y2O3 

(mol%), 
Al2O3 
(wt%) * 

Biegefestigkeit 
(MPa) ** 

Transmission 
(%) ** 

E-Modul 
(GPa)*** 

Härte 
(HV, 
GPa) *** 

c-ZrO2 

(wt%) 
* 

Kerngröße 
(µm)* 

WAK   
(K-1) *** 

Dichte 
(g/cm3) * 

HTML 
3Y-TZP 

3,7 mol%,  
0,06 wt%  

1125 45 214  12,8 < 50 0,63 9,9*10-6 6,04 

STML 
4Y-PSZ 

4,8 mol%,  
0,01 wt%  

748 49 217 12,8 ~ 65 2,8 9,8*10-6 6,02 

UTML 
5Y-PSZ 

5,4 mol%,  
0,0 wt%  

557 50 217 12,8 ~ 75 4,05 9,7*10-6 6,00 

YML  
3-4Y- 
PSZ 

~ STML 
 
~ HTML 
~ HTML  
 

750 
1000 
1100 
1100 

49 
47 
45 
45 

n.a. n.a n.a. n.a.  n.a. n.a. 

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

Tab. 2eD: Zirkondioxidmaterialien: Getestete Multilayer-Materialien mit relevanten Eigenschaften 
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* [39]  ** [12,40,55-58]  ***[59] 
 

Die verwendeten Materialien sind in Tabelle 2 und Tabelle 3 zusammengefasst.  

 
Tab.  3eD: Materialien zur Probenherstellung: Materialien für die Stümpfe und den Sockel  

* [60-63]   **[64] 

 

2.3 Probenherstellung  
Mit Hilfe einer Computer-Aided-

Design Software (Meshmixer & 

Fusion, Autodesk, Mill Calley, 

Kalifornien) wurden Stumpfmodelle 

der Zähne 13 und 11 entworfen und 

auf deren Grundlage eine 

monolithische Frontzahnbrücke 

konstruiert (Abb. 4, Tab. 4) 

Kuraray 
zirconia 

Sinter-
paramater** 

Sinter- 
Schrumpfung 
** 

Minimale 
Wandschichtstärke 
(mm) **  

Minimale 
Verbinderfläche 
(mm2) ** 

Ideale Indikation ** Lot 

HTML  
3Y-TZP 

1500°C, 2h, 
10°C/min  

22,6% Frontzahnkronen: 
0,4 
Seitenzahnkronen: 
0,5 

Frontzahnbrücken: 7 
Seitenzahnbrücken: 
9 

Mehrgliedrige 
weitspannige Brücken, 
Seitenzahnkronen 

EESHC 

STML  
4Y-PSZ 

1550°C, 2h, 
10°C/min 

22,7% Frontzahnkronen: 
0,8  
Seitenzahnkronen: 
1,0 

Frontzahnbrücken: 
12 
Seitenzahnbrücken: 
16 

Max. 3-gliedrige 
Brücken, Front- und 
Seitenzahnkronen  

EENBZ, 
EFJXS 

UTML  
5Y-PSZ 

1550°C, 2h, 
10°C/min  

22,5% Frontzahnkronen: 
0,8 
Seitenzahnkronen: 
1,0  

Frontzahnbrücken: 
12 
Seitenzahnbrücken: 
16 (nur Prämolaren) 

Veneers, Inlays, 
Frontzahnkronen (max. 
3-gliedrige 
Frontzahnbrücken)  

EFELL 

YML  
3-4Y- 
PSZ 

1550°C, 2h, 
10°C/min  

22,6% Frontzahnkronen:  
0,4 bzw. 0,8 
Seitenzahnkronen:  
0,5 bzw. 1,0 

Frontzahnbrücken: 
7 bzw.12  
Seitenzahnbrücken:  
9 bzw. 16  

Universell anwendbar  EFDGT 

 Zusammensetzung * E-
Modul 
(GPa)* 

Lot 

Zirlux NP  
(Stümpfe) 

61,6% Co, 27,8% Cr, 8,5% W, 1,6% Si, 0,3% Mn, 0,2 % Fe 240 7-00064-58 

Clearfil ceramic primer 
plus (Primer) 

3-Methacryloxypropyl Trimethoxysilane, 10-Methacryloyloxydecyl 
Dihydrogen Phosphate (MDP), Ethanol  

- 240052 

Panavia V5 
(Befestigungzement) 

Bis-GMA, TEGDMA, hydrophobe aromatische Dimethacrylate, hydrophile 
aliphatische Dimethacrylate, Initiatoren, Beschleuniger, Bariumglasfüller, 
silanisierte Fluoroalminosilicatglasfüller, Kieselsäure, Kampferchinon, 
Pigmente 

6,3 B50145 

Impregum soft  
(PDL Simulation) 

Ethyleneimin-terminiertes Polyether-Makromonome, Alkylsulfonium-
Verbindungen, Füllstoffe, Weichmacher, Pigamente, Geschmacksstoffe ** 

- - 

PalaXPress (Basis) PMMA, Katalysatorsystem frei von tertiären Aminen  2,3 K010109  
Technovit 4004 PMMA, Katalysatorsystem  n.a. K010070, 

R010114 

Tab.  4eD: Abmessungen der Stümpfe und der Brücke   

Zahnstümpfe   
Präparation 1mm tiefe Stufenpräparation mit 

abgerundeten Innenkanten   
Konvergenzwinkel 6° 
Stumpfhöhe  6 mm  

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

Brücke   

Wandschichtstärke  > 1 mm  
Verfinderquerschnittsform Dreieckig mit gingival breiter Basis  
Verbinderquerschnittsfläche 21,5 mm2 (13-12) 

23 mm2 (12-11) 

Zwischengliedlänge 7 mm  
Zementfüge  100 µm  

 

Tab. 2eD: Zirkondioxidmaterialien (Fortsetzung)  
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Insgesamt wurden 80 Brücken aus den vier 

verschiedenen Multilayer-Zirkondioxidmaterialien 

HTML, STML, UTML und YML (20 Stück je Material) 

der Firma Kuraray (Kuraray Europe GmbH, 

Hattersheim am Main, Deutschland) und 16 Stümpfe 

aus einer Kobalt-Chrom-Legierung (ZirLux NP, Henry 

Schein Inc., Melville, New York, USA) gefertigt. Die 

Vergrößerungsfaktoren für 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 

vorgesinterten Ronden (Weißlingszustand, A2, T 18 

mm, Æ 98,5 mm) mit Hilfe von Hartmetallinstrumenten 

einer Fräsmaschine mit 5 Freiheitsgraden gefräst (PrograMill PM7, Ivoclar Vivadent AG, 

Schaan, Liechtenstein). Nach der maschinellen Fertigung wurden die Verbindungsstege 

mit einem feinen Hartmetallfräser schonend durchtrennt. Zur Herstellung der Stümpfe 

aus einem Legierungsrohling (T 24,5 mm, Æ 98,3) wurde dieselbe Maschine verwendet. 

Die Brücken wurden entsprechend der Herstellerangaben mit einem konventionellen 

Sinterprogramm in einem Sinterofen mit Molybdändisilizid-Heizelement (MoSi2) auf 

Zirkondioxidperlen gesintert (HAT-S Speed, Vogt GmbH & Co KG, Stutensee, 

Deutschland). Die Sinterparameter (Endtemperatur, Haltezeit und Temperatur-

änderungsrate) sind der Tab. 2 zu entnehmen. Nach dem Sintern wurden zunächst die 

den Stümpfen zugewandten Innenflächen mit Aluminiumoxidpulver mit einer Korngröße 

von 50 µm und 2 bar Druck in einem Abstand von ca. 15 mm für 10 Sekunden abgestrahlt, 

um die Oberfläche aufzurauen (Sandstrahlgerät Basic Quattro SI, Renfert GmbH, 

Hilzingen, Deutschland). Anschließend wurden die Außenflächen mit einer 

Ziegenhaarbürste im Laborhandstück unter Verwendung einer Diamantpolierpaste 

(Zirkopol, Feguramed GmbH, Buchen, Deutschland) bei 15.000 Umdrehungen für ca. 3 

Minuten pro Brücke poliert. Die gesamte Oberfläche der Stümpfe wurde ebenfalls unter 

Verwendung derselben Parameter sandgestrahlt (Abb. 5). Danach wurden die Brücken 

und die Stümpfe im Ultraschallbad in 96% Ethanol für 5min gereinigt (Sonorex super, 

Brandelin electronic GmbH, Berlin, Deutschland) und anschließend getrocknet. Im 

nächsten Schritt wurde ein 10-Methacryloyloxydecyl-Dihydrogen-Phosphate (MDP) 

haltiger Primer (Clearfil ceramic primer plus, Kuraray) auf die Präparationsoberflächen 

Abb. 4eD: Brücken & Stumpfdesign 
(Quelle: Max Pöppel, Prof. Dr. Martin 
Rosentritt)  
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der Stümpfe und die Innenflächen der Brücken 

aufgetragen. Danach wurden die Brücken unter 

Verwendung eines dualhärtenden Befestigungs-

komposite (Panavia V5, Kuraray) auf den 

Stümpfen befestigt. Nach der Überschuss-

entfernung wurden die Verbindungen 10 Sekunden 

lang je Seite mit einer LED-Polymerisationslampe 

bei einer Wellenlänge von 385-515 nm und einer 

Lichtintensität von 1000 mW/cm2 gehärtet (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 für 

1 Sekunde in flüssiges 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 

Mischverhältnis Pulver zu Flüssigkeit für die 

angewandte Gießtechnik war 10 g auf 7 ml. Zur 

Vermeidung von Siedebläschen wurde ein 

Drucktopf zur 15-minütigen Polymerisation des 

Kaltpolymerisats bei 45°C und 2,5 bar verwendet 

(Palamat practic EL T, Kulzer). Nach Anfertigung 

einer Überabformung aus kondensations-

vernetztem Silikon (Silaplast futur, Detax GmbH, 

Ettingen, Deutschland) mit hoher Shore-Endhärte 

Abb. 5eD: Stümpfe vor und nach dem 
Sandstrahlen (Quelle: Max Pöppel)  

Abb. 6eD: Proben vor und nach dem 
Eintauchen in das Wachsbad (Quelle: 
Max Pöppel) 

Abb. 7eD: Herstellung des Sockels 
(Quelle: Max Pöppel)  

Abb. 8eD: Ummantelung der Wurzel mit 
Polyether mit Hilfe einer Überabformung 
(Quelle: Max Pöppel)  

Abb. 9eD: Eine Probe im Kausimulator 
(Quelle: Max Pöppel)  
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(68 Shore A) zur späteren Repositionierung des Verbundes aus Brücke und Stümpfen, 

wurde das Wachs mit Hilfe eines Ausbrühgerätes (D-AB 240, Harnisch Rieth GmbH & 

Co. KG, Winterbach, Deutschland) entfernt (Ausbrühtemperatur 80°C, Ausbrühzeit 7 

min). Die künstlichen Alveolen wurden mit dem Dampfstrahlgerät von Wachsresten 

befreit (Tronada, Reitel Feinwerktechnik GmbH, Bad Essen, Deutschland). Im nächsten 

Schritt wurde der entstandene Hohlraum nach Beschichtung mit einem geeigneten 

Adhäsiv (Polyether adhesive, 3M) mit Impregum soft (64 Shore A) gefüllt und die 

prothetische Versorgung samt künstlicher Zahnstümpfe mit Hilfe des Silikonschlüssels 

repositioniert (Abb. 8). Überquellendes Material wurde nach 6 Minuten mit einem 

Einmalskalpell entfernt. Vor dem weiteren Versuch wurden die Proben für 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 für die Auswertung der 

Bruchflächen wurden die Kobalt-Chrom-Stümpfe unter Zuhilfenahme eines 

Bunsenbrenners von den Brückenresten getrennt, von Zementresten durch vorsichtiges 

Sandstrahlen gereinigt und für die nächste 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 

Brücken (jeweils eine Gruppe mit und ohne Kausimulation für die Materialien HTML, 

STML, UTML und YML) wurde noch eine Nachuntersuchung aus zwei weiteren 

Subgruppen ohne die Impregum-Ummantelung durchgeführt, um den Einfluss der PDL-

Simulation abschätzen zu können. Jede Subgruppe bestand aus 8 Brücken mit jeweils 2 

Brücken aus jedem Material. Eine Gruppe wurde der Kausimulation (Gruppe C) 

unterzogen, die andere nicht (Gruppe D).  
 

2.4 Kausimulation   
Eine künstliche Alterung im Kausimulator (CS-

4, SD Mechatronik GmbH, Feldkirchen-

Westerham, Deutschland) fand bei der Hälfte 

der Proben statt. Die gewählten Einstellungen 

sind der Tabelle 5 zu entnehmen. Die Proben 

wurden zeitgleich mechanischen und 

thermischen Belastungen ausgesetzt, indem Abb. 10eD: Kausimulator CS-4 von SD 
Mechatronik (Quelle: Max Pöppel) 
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die acht Probenkammern abwechselnd mit kaltem 

und warmem Wasser geflutet und die Mitten der 

Brückenglieder mit Antagonistenstempeln belastet 

wurden (Abb. 9, Abb. 10). Die Kontakte wurde mit 

einer roten Okklusionsfolie kontrolliert. Als 

Antagonisten wurden Steatite-Kugeln mit einem 

Durchmesser von 6 mm verwendet (CeramTec, 

Plochingen, Deutschland). Diese wurden mit einem 

Kompositezement (Panavia V5, Kuraray) in einem 

Metallhalter befestigt. Für jede Probe wurde ein neuer 

Antagonist verwendet. Die Einstellungen „Zeit-

optimierte Bewegung“ und „Minimaler Impuls beim Auftreffen“ wurden ausgewählt.  

 

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 III (ZwickRoell) zeichnete die Belastungs-

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

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

Eindringkörper und den Belastungspunkt in der Mitte des Brückenzwischengliedes 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 Bruchgeräusch 

wurden als Bruchlast definiert.  

Tab.  5eD: Kausimulatoreinstellungen 

Kauzyklenanzahl 1.200.000  

Kraft  50 N  

Hub  2 mm  

Aufwärtsgeschwindigkeit  60 mm/s 

Abwärtsgeschwindigkeit  40 mm/s 

Frequenz  1,93 Hz 

Horizontalbewegung  0 mm 

Thermozyklenanzahl 2 x 3000  

Temperaturbereich  5-55 °C 

Spülzeit  90 s 

Ablaufzeit  30 s 

Medium  Destilliertes 
H2O 

 

Abb. 11eD: Bruchtest einer Probe in 
der Universalprüfmaschine Zwick 
Z010: Zwischen der Brücke und 
dem Stahlstempel lag eine 0,3 mm 
dicke Zinnfolie (Quelle: Max 
Pöppel) 
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2.6 Bestimmung des Bruchmusters  
2D Aufnahmen sowie 3D Scans von allen Brücken wurden 

jeweils direkt nach der Herstellung, nach der Kausimulation und 

nach dem Bruchtest mit einem digitalen Lichtmikroskop (VHX-

5000, Keyence, Osaka, Japan) bei 50facher Vergrößerung 

angefertigt (Abb. 12). Als Perspektive wurde die direkte 

Aufsicht von oben auf die belasteten Flächen gewählt. Die 

Stelle des Bruches wurde jeweils notiert und anschließend die 

verschiedenen Gruppen verglichen. Zusätzlich wurden 

stichprobenartig die Steatite Oberflächen der Antagonisten auf 

Unterschiede in der Abnutzung untersucht.  

 
2.7 Bestimmung des Bruchursprungs (Fraktographie)  
Zusätzlich wurden mit demselben Lichtmikroskop Aufnahmen von allen Bruchflächen 

gemacht. Die Vergrößerung variierte dabei zwischen 20 und 100facher Vergrößerung. 

Der Frakturursprung wurde unter Beachtung der Prinzipien, die in der ADM Anleitung zur 

fraktographischen Auswertung von Bruchflächen spröder 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 

während der okklusalen Belastung zu bekommen, wurde eine Computersimulation mit 

einer cloudbasierten Software (Fusion 360, Autodesk) durchgeführt. Bei der Finite-

Element-Methode handelt es sich um ein mathematisches Näherungsverfahren, mit 

dessen Hilfe bereits vor Herstellung großer Stückzahlen von Versorgungen mit ähnlichem 

Design, Schwachstellen in der Konstruktion entdeckt und somit beseitigt werden können. 

Die komplexe Geometrie des 3D-Models des Verbundes aus Brücke und Stümpfen 

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). Anschließend wurden die Ergebnisse der 

Simulation mit dem tatsächlichen Bruchmuster verglichen. * 

Abb. 12eD: Mikroskop 
Keyence VHX 5000 
(Quelle: Max Pöppel) 
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2.9 Bestimmung der Rauigkeit  
Nach den Bruchtests wurde die Oberflächen-

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, Österreich) (Abb. 13). Es 

wurde der arithmetische Mittelrauheitswert (Ra) 

gemessen und mit der Software IF laboratory 

measurement modus 5.1 (Alicona) ausgewertet. 

Diesem Profilparameter (Amplituden Paramater) 

wurde gegenüber Flächenparametern der Vorzug 

gegeben, um die Ergebnisse besser mit anderen 

Studien vergleichbar zu machen, in denen ebenfalls 

dieser Messparameter gewählt wurde. Die 

Geräteeinstellungen sind in der Tabelle 6 

dargestellt. Zur Trennung von Welligkeit und 

Rauheit im Profilbild wurde der Lambda C Filter manuell eingestellt. Als Messpunkt wurde 

ein geeigneter Bereich ohne starke Krümmung in der Restauration auf der palatinalen 

Oberfläche ausgesucht. Das Messgebiet entsprach nicht dem Belastungspunkt der 

Steatite-Kugeln, da dieser in vielen Fällen durch den Bruchtest zerstört und sich darüber 

hinaus durch seine starke Krümmung als ungeeignet für die Messung erwiesen hat. Die 

Untersuchungsergebnisse spiegeln daher vor allem den Einfluss der thermischen 

Alterung wieder, weniger der Mechanischen. Stichprobenartig wurden 

Oberflächenaufnahmen angefertigt.  

 

2.10 Bestimmung der Phasenzusammensetzung (XRD)  
Um die Phasenzusammensetzung vor und nach 

der Kausimulation zu untersuchen, wurde aus jeder 

Materialsubgruppe eine Probe ausgewählt und in 

kaltpolymerisierenden Kunststoff eingebettet 

(Technovit   4004, Kulzer). Die Proben wurden mit 

einem Präzisionstrenner mit diamantiertem 

Sägeblatt (IsoMet 1000, Buehler GmbH, Esslingen, Deutschland) bei 500 rpm unter

Abb. 13eD: Oberflächenmessgerät 
Alicona IF G4 (Quelle: Max Pöppel) 

Tab.  6eD: Messeinstellungen des 
Oberflächenmessgeräts 

Objektiv  50x 

Vertikale Auflösung  41,00 nm  

Laterale Auflösung  2,14 µm 
Kontrast  1,36 

Belichtungszeit  1,16-4,2 ms 

Feldgröße 284 x 215,5 µm 

Profillänge  3,7 µm 
Lc-Wert  150 µm 

 

Abb. 14eD: Schliffbild einer XRD-Probe 
(Quelle: Max Pöppel)  
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Wasserkühlung längs getrennt und auf Poliermatten verschiedener Körnung unter 

Verwendung zweier wasserbasierter Diamantsuspensionen (Dur 3 Dia Pro 3 µm und Nap 

B1 Dia Pro 1 µm, Struers GmbH, Willich, Deutschland) auf einem Planschleifgerät 

(Phoenix alpha, Buehler) poliert (Abb. 14). Die Phasenzusammensetzung wurde mittels 

Röntgendiffraktometrie (XRD) unter Verwendung von Cu-Ka Strahlung (40kV, 40mA) 

bestimmt (D8 Advance, Bruker Corp., Billerica, Massachusetts, USA). Die Messungen 

fanden bei einem Reflektionswinkel von 2q im Intervallbereich 10-90° mit einer 

Schrittgröße von 0,02° und einer Messzeit von 0,3 Sekunden pro Schritt statt. Zur 

Auswertung wurden die Kurvenverläufe der Materialien verglichen und auf einen Einfluss 

der künstlichen Alterung hin untersucht. ** 

 

2.11 Statistische Auswertung  
Für die Statistik wurde das Programm IBM SPSS Statistics Version 27 (IBM Corp., 

Armonk, New York, USA) verwendet. Zunächst wurde eine deskriptive statistische 

Bewertung mit Hilfe einer explorativen Datenanalyse durchgeführt. Die Normalverteilung 

wurde mit dem Kolmogorov-Smirnov- und dem Shapiro-Wilk-Test geprüft. 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 für unabhängige Stichproben 

verglichen. Mit dem Levene’s Test wurde die Varianzgleichgeit zuvor überprüft. Zur 

Bestimmung von signifikanten Unterschieden der Rauheitswerte wurde bei der 

Gesamtgruppenbetrachtung ein t-Test und bei der Subgruppenbetrachtung eine 

einfaktorielle Varianzanalyse durchgeführt. Das Signifikanzniveau wurde auf 0,05 

festgelegt.  
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3. Ergebnisse  
 

3.1 Überblick  
Die Ergebnisse der Gruppen mit Kausimulation sind Teil der Veröffentlichung „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. Während bei der Publikation der Schwerpunkt auf den Vergleich 

verschiedener Multilayer-Systeme und auf die Abhängigkeit 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 überlebten die Alterung im Kausimulator ohne sichtbare Schäden. Bei keiner 

der Proben löste sich die adhäsive Verbindung zwischen der Brücke und den Stümpfen 

während der Kausimulation. Der Median und der Interquartilsabstand der Bruchwerte der 

gealterten und nicht gealterten Brücken 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) höhere 

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 geringfügig höhere Bruchlastwerte als HTML. Mit Hilfe des Shapiro-Wilk-Tests 

wurde festgestellt, dass nicht alle Ergebnisse die Voraussetzung der Normalverteilung 

erfüllten. Daher wurden nicht parametrische Tests zum Vergleich der Gruppen gewählt. 

In allen vier Materialgruppen ergaben sich für die Proben, die einer künstlichen Alterung 

unterzogen wurden, höhere Bruchlastwerte als für die Proben, die nicht im Kausimulator 

waren. Allerdings war der Einfluss der Alterung nicht für alle Gruppen signifikant. HTML 

und STML zeigten einen signifikanten Anstieg der Bruchwerte durch die Alterung, 

während die Steigerung bei UTML und YML die Signifikanzschwelle nicht erreichte.  
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Tab.  7eD: Median und Interquartilsabstand (IQR) der Bruchlastwerte mit und ohne Alterung im 
Kausimulator: Zirkondioxide mit überwiegend tetragonalem Phasenanteil (HTML, YML) zeigten wesentlich 
höhere Bruchlastwerte als Zirkondioxidmaterialien mit überwiegend kubischem Phasenanteil (STML, 
UTML). Für das Biegefestigkeitsgradient-Multilayer-Material YML ergaben sich vergleichbare 
Bruchlastwerte wie für das Farbgradient-Multilayer-Material HTML. In allen Gruppen waren die 
Bruchlastwerte nach der Kausimulation höher als vor der Kausimulation. 

 Bruchlastwerte  
mit Kausimulation (N)*   

Bruchlastwerte  
ohne Kausimulation (N)   

p-Werte ** 

HTML (3Y-TZP) 6296,20 (5176,19-6918,43) 4839,88 (4129,73-5353,31) 0,038 
STML (4Y-PSZ) 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 

 

Der Vergleich aller Verformungswerte der Proben aus dem Kausimulator mit allen 

Verformungswerten der nicht gealterten Proben unabhängig 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 bestätigte die Normalverteilung der 

Werte (Gruppe A p=0,999, Gruppe B p=0,804). Der Levene’s Test wies die 

Varianzhomogenität nach (p=0,534). Die Werte wurden mittels t-Test für unabhängige 

Stichproben verglichen (p-Wert < 0,000). Die Ergebnisse sind in Abbildung 16 

wiedergegeben. Bei einem Blick auf die Verformungswerte der einzelnen 

Abb. 15: Vergleich der Bruchlast (N) vor und nach der Alterung (modifiziert nach Pöppel et al., 2022 [66]) 
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Materialgruppen wird deutlich, dass Materialien, die höheren Belastungen standhielten, 

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

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 
 
 
 
 
 

Abb. 16eD: Verformungswerte des Gesamtsystems aus Brücke, Stümpfen, parodontalem Ligament und 
Sockel in % unabhängig vom Zirkondioxidmaterial. Mit Kausimulation zeigten die Proben signifikant 
geringere Verformungswerte als ohne Kausimulation.  

Abb. 17eD: Verformungswerte des Gesamtsystems aus Brücken, Stümpfen, parodontalem Ligament und 
Sockel in % nach Materialgruppen. Materialien mit hohen Bruchlastwerten brachen in der Regel erst bei 
höheren Verformungswerten.  
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3.3 Auswertung der Bruchlast- u. Verformungswerte mit u. ohne PDL-Simulation  
Als Ergänzung wurde nach dem Hauptversuch noch eine Nebenuntersuchung mit einer 

Kleinstgruppe durchgeführt, 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 künstlichen 

Alterung unterzogen, eine zweite identisch aufgebaute Gruppe (Gruppe D) nicht. 

Aufgrund der geringen Probenanzahl wurde der Mann-Whitney-U-Test ausgewählt, 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 

Berücksichtigung der Materialart ergab keinen signifikanten Einfluss des Kausimulators 

auf die Bruchlastwerte. Allerdings gab es eine nicht signifikante Tendenz zu geringeren 

Werten und einer höheren Wertestreuung nach der Kausimulation (Tab. 8, Abb. 18) 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Bei Betrachtung der Subgruppen gab es die Tendenz, dass Materialien mit höherem 

Yttriumoxidgehalt von einer größeren 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 

Abb. 18eD: 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 künstlichen Alterung tendenziell niedriger und die Streuung der Werte nahm zu.  

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

Ohne Polyether und 
mit Kausimulation 

Ohne Polyether und 
ohne Kausimulation 

p-Wert * 

2489,82  
(1979,73-3479,15) 

2847,77        
(2219,49-3793,57) 

0,574 

* Mann-Whitney-U-Test 
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Absolutwerte der Materialgruppen mit Simulation des PDL und ohne 

Polyetherummantelung fiel auf, dass in allen Materialgruppen das parodontale Ligament 

dazu führte, dass die Proben wesentlich höheren Bruchwerten standhielten (Tab. 10).  

 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

Während 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).  

 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 
 
 
 
 
 

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

 Ohne Polyether 
und mit 
Kausimulation  

Ohne Polyether 
und ohne 
Kausimulation  

Prozentuale 
Abnahme durch 
die Alterung  

HTML  3121,88 3359,36 7,07 % 
STML  2015,21 2299,16 12,35 % 
UTML  1801,04 2162,22 16,70% 
YML  3877,52 4078,80 4,93% 

 

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

 Mit Polyether  
mit Kausimulation 
*  

Ohne Polyether mit 
Kausimulation   

HTML  6296,20  3121,88 
STML  3667,75  2015,21 

UTML  2726,17  1801,04 
YML  6238,74  3877,52 

* [66] 
 

Abb. 19eD: Verformungswerte (%) mit und ohne Polyether unabhängig, ob die Proben im Kausimulator 
waren oder nicht: Mit Polyether ergaben sich um 2 Prozentpunkte höhere 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 große Mehrheit der Proben frakturierte am Verbinder zwischen der Ankerkrone 13 

und dem Brückenzwischenglied 12 (Tab. 11, Tab. 12).  
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Dabei zeigte sich ein stetig wiederholendes typisches Bruchmuster, auf das die 

Kausimulation in der Mehrzahl der Gruppen keinen Einfluss hatte (Abb. 20, Abb. 21). 

 

 

 

 

  

 

 

 

Einzig in der UTML Gruppe mit Kausimulation gab ein differenzierteres Bruchbild mit 

Brüchen sowohl am distalen Verbinder (13-12) als auch am mesialen Verbinder (12-11) 

sowie deren Kombination. In wenigen Einzelfällen gab es Brüche durch die Ankerkrone 

11. Auch bei sehr hohen Bruchlastwerten in den Gruppen HTML und YML kam es in 

Einzelfällen zu Abweichungen vom typischen Bruchmuster.  

Die Aufnahmen nach der Alterung im Kausimulator zeigten kein Chipping und keine oder 

nur äußerst geringe Abnutzungsspuren am Auflagepunkt des Antagonisten auf dem 

Brückenzwischenglied. Farbveränderungen durch die Alterung waren keine zu erkennen. 

Tab.  11eD: Bruchmuster der Gruppe A (mit 
Kausimulator): Der überwiegende Anteil der 
Brücken brach am Verbinder mit dem kleinsten 
Durchmesser. Lediglich bei UTML gab es ein 
diverseres Bruchmuster. 
 

 Verbinder 
13-12  

Verbinder 
12-11 

Kombination / 
Andere 
Position  

HTML  87,5% 12,5%  0% 
STML  100% 0% 0% 
UTML  50%* 25%* 25%* 
YML  100% 0% 0% 

* [66] 
 

Tab.  12eD: Bruchmuster der Gruppe B (ohne 
Kausimulation): Fast Brücken brachen am 
Verbinder mit dem kleinsten Verbinderquerschnitt. 
In der Gruppe B brachen auch bei UTML alle 
Brücken an dieser Stelle.  

 Verbinder 
13-12  

Verbinder 
12-11 

Kombination / 
Andere 
Position  

HTML  100% 0% 0% 
STML  100% 0% 0% 
UTML  100% 0% 0% 
YML  75% 25% 0% 

 

Abb. 20eD: 3D Scan eines typischen Bruchmusters 
(Quelle: Max Pöppel) 

Abb. 21eD: Foto eines typischen Bruchmusters 
(Quelle: Max Pöppel)  
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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). 

 

 

 

 

 

 

 

 

  

 

 

Bei der Untersuchung der Steatite Antagonisten war nur eine geringfügige Veränderung 

der Oberfläche der Steatitekugeln sichtbar, jedoch war die ausgeprägte Alterung des 

dualhärtenden Befestigungskunststoffes gut zu erkennen (Abb. 25).  

 

 

 

 

 

 

Abb. 22eD: Probe der Gruppe A nach der Herstellung, nach der Alterung im Kausimulator und nach dem 
Bruchtest. Nach der Alterung war keine Abnutzung oder Farbveränderung der Brücke sichtbar. Das 
Impregum hatte sich jedoch deutlich verändert. Der Ort des Bruches war der distale Verbinder. (Quelle: 
Max Pöppel)  

Abb. 23eD: Probe der Gruppe B nach der Herstellung und nach dem Bruchtest. Der 
Ort des Bruches war unverändert der distale Verbinder. (Quelle: Max Pöppel)  

Abb. 24eD: Probe der Gruppe C nach der Herstellung, nach der Alterung im Kausimulator und nach dem 
Bruchtest. Die Polyetherentfernung führte zu keiner Änderung des Bruchmusters. (Quelle: Max Pöppel)  

Abb. 25eD: Steatite Antagonist vor und nach der 
Kaubelastung. Nur eine geringfügige Abnutzung der 
Steatiteoberfläche aber eine deutliche Veränderung 
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 
Pöppel)  
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3.5 Auswertung der Bruchursprünge (Fraktographie) 
Bei allen Proben wurde durch Auswertung der lichtmikroskopischen Aufnahmen der 

Bruchflächen der Frakturursprung bestimmt. Bei HTML und YML war der Bruchursprung 

überwiegend in der Nähe des Belastungspunktes zu finden, während bei STML und 

UTML der Bruchursprung vor allem auf der gingivalen Zugseite des Verbinders lag oder 

es Anzeichen für einen Frakturursprung sowohl auf der Druck- als auch auf der Zugseite 

gab. Bezüglich der Kausimulation konnte kein entscheidender Einfluss der künstlichen 

Alterung auf die die Lage des Frakturursprungs festgestellt werden (Abb. 26, Abb. 27). 

Die Proben ohne Polyether zeigten dieselben Tendenzen.  

 

 

 

 

 

Nahezu alle Proben zeigten Beschädigungen am Belastungspunkt. Der Ausgangspunkt 

für den Bruch war in vielen Proben von einer glatten Spiegelzone umgeben, an die sich 

ein stärker aufgerauter Rissgabelungsbereich anschloss. Mit Voranschreiten des Risses 

nahm die Rauigkeit der Bruchflächen zu. Oft waren auch typische parallel verlaufende 

bogenförmige Wallner-Linien zu sehen, die als Indikator für die Rissausbreitungsrichtung 

gelten können. Bei Lage des Frakturursprung auf der basalen Verbinderseite fand sich 

auf der gegenüberliegenden Belastungsseite häufig eine deutliche Drucklippe. Die Größe 

des Spiegelbereichs sowie die Ausprägung der anderen Frakturmerkmale sprachen für 
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Abb. 26eD: Frakturursprünge der Proben mit 
Kausimulation: Bei HTML und YML war der 
Frakturursprung überwiegend in der Nähe des 
Belastungspunktes zu finden. STML und UTML-
Proben brachen häufiger ausgehend von der 
gingivalen Verbinderseite oder es gab Anzeichen 
eines Frakturursprungs sowohl auf der 
Kompressionsseite als auch auf der Zugseite. 

Abb. 27eD: Frakturursprünge der Proben ohne 
Kausimulation. Es zeigten sich dieselben 
Tendenzen wie bei den Gruppen mit 
Kausimulation. HTML und YML brachen vor allem 
ausgehend von der Belastungsseite. STML und 
UTML brachen überwiegend ausgehend von der 
gingivalen Verbinderseite.  
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Brüche mit hoher Energie und großer Geschwindigkeit. Am deutlichsten war das Rissbild 

bei den UTML Proben (Abb. 28, Abb. 29).  

 

 

 

 

 

 
3.6 Auswertung der Spannungsverteilung (FEM-Analyse)  
Die FEM-Graphiken zeigten die Spannungsverteilung in der prothetischen Restauration 

bei okklusaler Belastung. Grüne Zonen visualisierten Bereiche niedriger Belastung und 

rote Zonen stellten Bereiche hoher Belastungen dar. Die Auswertung der FEM-Simulation 

zeigte die höchste Spannungskonzentration am Belastungspunkt. Zonen großer 

Druckspannung waren von Zugspannungszonen umgeben. Auf den Graphiken war 

deutlich eine größere Belastung am distalen Verbinder als am mesialen Verbinder zu 

sehen. Des Weiteren gab es eine Zugspannungskonzentration auf der basalen Seite der 

Verbinder, insbesondere im vestibulären Anteil. Auch hier überwog die Belastung am 

Verbinder zwischen dem Brückenglied 12 und der Ankerkrone 13 (Abb. 30). Da die E-

Module der unterschiedlichen Zirkondioxidmaterialien sich kaum unterschieden, gab es 

Abb. 28eD: Fraktographische 
Analyse: Frakturursprung 
nahe des 
Belastungspunktes 

Der Frakturursprung war 
von einem deutlichen 
Spiegelbereich umgeben  

(Quelle: Max Pöppel)  

Abb. 29eD: Fraktographische 
Analyse: Frakturursprung 
auf der gingivalen 
Verbinderseite 

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

(Quelle: Max Pöppel)  
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keine Unterschiede bei der Spannungsverteilung in der Brücke zwischen den Materialien 

(Tab. 2).  

 

 

 

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 künstlich gealtert 

wurden, ohne Berücksichtigung der unterschiedlichen Materialgruppen, zeigten sich 

signifikant höhere Ra-Rauheitswerte für Proben aus dem Kausimulator (Mittelwert (SD) 

in µm: 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 bestätigte 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 Oberflächenaufnahmen zeigten relativ homogene Flächen mit viele kleine Rillen 

parallel zur Polierrichtung mit der Ziegenhaarbürste sowie einzelne Furchen und 

Grübchen. Insgesamt schienen die Riefen nach der Kausimulation deutlicher zu werden 

und mehr Oberflächendefekte vorzuliegen (Abb. 32). Bei Betrachtung der 

Materialgruppen vor der Kausimulation zeigte sich, dass sich alle getesteten Zirkon-

dimaterialien auf ein ähnliches Rauheitsniveau polieren ließen. Allerdings gab es die 

Tendenz, dass man durch die Politur bei tetragonalem Zirkondioxid (HTML, YML) eine 

Abb. 30: FEM-Analyse: Deutliche Spannungskonzentration am Belastungspunkt, am distalen Verbinder 
und auf der gingivalen Verbinderseite (modifiziert nach Pöppel et al., 2022 [66]) 
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glattere Oberfläche erreichen konnte als bei kubischem Zirkondioxid. Höhere 

Rauheitswerte wurden nach der thermischen Belastung in allen Materialgruppen 

gefunden, jedoch waren die Unterschiede zwischen den Werten vor und nach der 

Alterung nicht für alle Materialien signifikant. Der Aufrauungseffekt war bei HTML und 

YML größer als bei STML und UTML. Nach Bestätigung der Normalverteilung der 

Messwerte, wurden die Materialgruppen mittels einfaktorieller Varianzanalyse (ANOVA) 

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

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 
 
 
 
 

Abb. 31eD: Rauheitswerte Ra (µm) mit und ohne Alterung: Nach der Kausimulation zeigten die Proben 
signifikant höhere Rauheitswerte. 

Tab.  13eD: Mittelwert (SD) der Rauheitswerte Ra (µm) der Materialgruppen vor und nach der Alterung. In 
allen Gruppen fand durch die thermische Belastung eine Aufrauung der Oberfläche statt. Jedoch waren 
die Werte nicht für alle Gruppen signifikant.  
 
 Mit thermischer 

Alterung* 
Ohne thermische 
Alterung  

p-
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  

Abb. 32: Oberflächenstruktur einer HTML Probe nach der Kausimulation und einer HTML Probe vor der 
Kausimulation. Es war eine relativ gleichmäßige Oberfläche mit dezenten Furchen parallel zur Polierrichtung 
und einige kleine Defekte zu sehen (modifiziert nach Pöppel et al., 2022 [66]). 
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3.8 Auswertung der Phasenzusammensetzung (XRD-Analyse) 

Die Auswertung der Phasenanalyse ergab, dass alle 

Materialien aus einer gemischt tetragonal-kubischen 

Phasenstruktur aufgebaut waren. Während bei HTML und 

YML der tetragonale Anteil überwog, war bei STML und UTML 

der kubische Anteil dominant. Daher ähneln sich die Kurven 

der XRD-Analyse der HTML und YML Probe, sowie die Kurven 

der STML und UTML Probe. Es konnte keine Veränderung der 

Phasenzusammensetzung durch die Kausimulation im Inneren 

der Proben festgestellt werden. Wenn es eine 

Phasenumwandlung gab, so beschränkte sich diese lediglich 

auf die Oberfläche. Die Abbildungen 34 und 35 zeigen typische 

Graphen der XRD-Analyse.  

 

 

 

   

Abb. 33: Vergleich der Rauheitswerte Ra (µm) der Materialgruppen mit und ohne Kausimulation. 
Materialien mit überwiegend tetragonalem Phasenanteil ließen sich auf ein niedrigeres Rauheitsniveau 
polieren als kubische Zirkondioxide (modifiziert nach Pöppel et al., 2022 [66]). 

Abb. 34eD: XRD-Analyse: HTML und YML sowie STML und UTML zeigten 
ähnliche charakteristische Peaks (Quelle: Dr. Oliver Görke, Max Pöppel)  
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3.9 Weitere Beobachtungen  
Beim Entfernen der gebrochenen 

Brückenreste von den Kobalt-Chrom-

Stümpfen wurden interessante 

Beobachten gemacht. Die Brückenreste 

wurden mit Hilfe eines Bunsenbrenners 

erhitzt, bis der Befestigungskunstoff sich 

begann zu zersetzen. Anschließend 

wurden die Versorgungsreste in einem 

Wasserbad abgekühlt und dann entfernt. 

Die Reste des dualhärtenden Komposites 

Abb. 35eD: XRD Analyse der HTML, 
STML, UTML und YML Proben: Die 
Kurvenverläufe von HTML und YML sowie 
die Kurven von STML und UTML gleichen 
sich. Weder bei Proben mit überwiegend 
tetragonalem Phasenanteil noch bei 
Proben mit überwiegend kubischem 
Phasenanteil konnte eine Veränderung 
durch die Kausimulation festgestellt 
werden. (Quelle: Dr. Oliver Görke) 

Abb. 36eD: Schliffbild einer HTML und einer STML 
Probe. Bei STML zeigten sich mehr Fragmente 
nach schneller Abkühlung (Quelle: Max Pöppel) 
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blieben immer an der Kobalt-Chrom Oberfläche haften. Scheinbar war der Haftverbund 

zum Nichtedelmetall stärker als zum Zirkondioxid. Des Weiteren fiel auf, dass STML und 

UTML wesentlich anfälliger gegenüber schneller Abkühlung waren als HTML und YML. 

Die Schliffbilder der 4Y-PSZ und 5Y-PSZ Proben zeigten bei Betrachtung unter dem 

Lichtmikroskop eine ausgeprägtere 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 Brückenmaterials und Brückendesigns auf die Bruchlast  
Entscheidenden Einfluss auf die Bruchlast prothetischer Restaurationen hat das 

gewählte Material [16]. Die Biegefestigkeit von 3Y-TZP ist größer als die Biegefestigkeit 

von 4Y-PSZ und 5Y-PSZ [43]. Je höher der Yttriumoxidgehalt eines Zirkondioxidmaterials, 

desto geringer die Biegefestigkeit, aufgrund der nicht vorhandenen Möglichkeit der 

Phasenumwandlung (transformation toughening) kubischer Kristallstrukturen, die bei 

hohem Yttriumlevel überwiegen [35]. Gleichzeitig führt ein hoher Yttriumoxidgehalt zu 

einer Steigerung der Transluzenz, da kubische Kristalle größer sind und optisch isotrope 

Eigenschaften besitzen und somit die Lichtstreuung durch Doppelbrechungseffekte an 

den Korngrenzen reduziert werden kann [24,50]. Je höher 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 bestätigt werden. HTML- und YML-Brücken waren 

stabiler als STML- und UTML-Brücken. Der Zusammenhang, dass eine hohe 

Biegefestigkeit zu höheren Bruchlastwerten von prothetischen Arbeiten führt, ist jedoch 

nur innerhalb einer Materialklasse (z.B. innerhalb der Klasse der Zirkondioxide) gültig. 

Beim Vergleich unterschiedlicher Materialklassen (z.B. Oxidkeramiken, Silikatkeramiken, 

Kunststoffe) zeigte sich, dass Materialien mit geringerer Biegefestigkeit höhere 

Bruchlastwerte aufweisen können [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 Stabilität aufweisen als 

Farbgradient-Materialien. Damit konnten wir die Ergebnisse von Michailova et al. 

bestätigen [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 Verbinderfläche in der 

unteren Hälfte 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 größten Bruchfestigkeiten bei mittiger 

Positionierung bzw. im Bereich des Rohlings mit der geringsten Korngröße 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 Materialstärke beeinflusst sowohl die 

Überlebenswahrscheinlichkeit als auch die Bruchlast von Materialien [69]. Nicht für alle 

Zirkondioxidgenerationen kann die gleiche Mindestwandschichtstärke gelten [70]. Für 3Y-

TZP konnte gezeigt werden, dass eine Schichtstärke von 0,5 mm ausreichend ist, um 

den Kaubelastungen zu widerstehen [4,25]. Für STML und UTML empfiehlt der Hersteller 

eine Mindestschichtstärke von 0,8 mm im Frontzahnbereich und 1,0 mm im 

Seitenzahnbereich (Tab. 2). Wiedenmann et al. und Rosentritt et al. zeigten, dass auch 

adhäsiv befestigte 4Y-PSZ- und 5Y-PSZ-Kronen mit einer Schichtstärke von 0,5 mm 

Belastungen von mehr als 1000N standhalten [16,71]. Allerdings scheint eine größere 

Schichtstärke bei kubischem Zirkondioxid aufgrund der stärkeren Anfälligkeit gegenüber 

Ermüdung sinnvoll [44]. Daher wurde hier eine Schichtstärke von > 1mm gewählt. Bei 

Brücken haben außerdem die Form und die Querschnittsfläche des Verbinders 

entscheidenden Einfluss auf die Bruchlast und Ermüdungsbeständigkeit der 

Versorgungen [72,73]. Trianguläre Verbinderformen mit breiter gingivaler Basis [74] und 

abgerundetem Design [72] zeigten in Untersuchungen die größte Stabilität. Außerdem 

konnte gezeigt werden, dass die Höhe des Verbinders größeren Einfluss hat als die Breite 

[73]. Diese Erkenntnisse wurden bei der CAD/CAM-Konstruktion der Brücke beachtet. Um 

einen möglichst satten Kontakt der Steatitekugel zu gewährleisten, wurde am 

Belastungspunkt der Brücke eine konkave Wölbung geschaffen (Abb. 4).  

 

4.1.2 Einfluss des Stumpfmaterials und des Stumpfdesigns auf die Bruchlast  
Als Stumpfmaterial wurde eine Kobalt-Chrom-Legierung gewählt, da sie wenig 

Deformation zulässt und Metallstümpfe wiederverwendbar sind, was die Kosten der 

Studie reduzierte [75]. Außerdem kann die Simulation des parodontalen Ligaments 

Einfluss auf das Frakturmuster nehmen, indem Belastungen auf die Wurzeln übertragen 

werden und es in Folge zu Wurzelfrakturen statt zum Bruch der Versorgungen kommt 

[76]. Dieser unerwünschte Effekt konnte durch die Verwendung von Metallstümpfen 

vermieden werden. Allerdings führen künstliche Stümpfe im Vergleich zu natürlichen 

Zähnen zu größeren Bruchlastwerten [77]. Aufgrund ihres hohen E-Moduls (240 GPa) 

können Kobalt-Chrom-Stümpfe zu einer Überschätzung der mechanischen Stabilität von 
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keramischen Materialien führen [23,78]. Das sollte bei der Bewertung der Ergebnisse 

beachtet werden. Allerdings hat sich die Verwendung von Metallstümpfen in vielen 

Studien bewährt [5,53,67,71,74,79]. Im Vergleich zu natürlichen Zähnen, die sich in ihrer 

Form und Größe unterscheiden und in guter Qualität schlecht verfügbar sind, ist mit 

künstlichen Materialien eine Standardisierung möglich [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]. Außerdem können die Stümpfe in der Regel nicht 

mehrfach verwendet werden. Je geringer das E-Modul der Stümpfe, desto größer 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 übereinstimmen, desto höher die Bruchfestigkeit [23]. Als 

Stumpfform wurde eine klassische retentive Stufenpräparationsform gewählt, da diese 

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

 
4.1.3 Fertigungsmethode und Einfluss der gewählten Sinterparameter  
Die Brücken wurden mit Hilfe einer Fräsmaschine aus Rohlingen im Weißlingszustand 

gefertigt. Weißlinge sind vorgesinterte und daher bereits entbundene Zirkondioxide, die 

mit Hartmetallfräsinstrumenten bearbeitet werden können, aber in einem zweiten Schritt 

zu ihrer vollen Dichte gesintert werden müssen [9]. Dabei tritt eine Sinterschrumpfung von 

~ 20% auf [35]. Der Weißlingszustand hat sich gegenüber dem sehr weichen 

ungesinterten Zustand (Grünling), der noch Bindemittel enthält und dem komplett 

gesinterten Zustand (gehipptes Zirkondioxid), der nur schwer unter sehr hohem 

Werkzeugverschleiß 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-stündiges Programm mit einer Temperaturänderungsrate von 

10°C/min und einer Haltezeit von 2 Stunden bei einer maximalen Temperatur von 1550°C 

(STML, UTML, YML) bzw. 1500°C (HTML) gewählt. Allerdings sind die hier getesteten 

Materialien STML, UTML und YML sowie eine nach der Studiendurchführung neu auf 

den Markt gekommene Variante des HTML Materials (HTML Plus), das laut Hersteller 
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dieselbe Biegefestigkeit besitzt, für zwei High-Speed-Sinterprogramme (54 min; 90 min) 

mit abgestuften Änderungsraten 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 Erhöhung der Endtemperatur reduziert. Eine 

Temperaturerhöhung führt bei 3Y-TZP zu Korngrößenwachstum und bei Temperaturen 

> 1600°C zu einem Abfall der mechanischen Stabilität [30]. Neuste Untersuchungen 

zeigen, dass High-Speed-Sintern keine negativen Effekte auf Biegefestigkeit und 

Korngröße hat, sofern die Materialien für 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 geringfügigen 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 Brückenreste von den Stümpfen beobachtete größere Anfälligkeit von 

kubischen Materialien gegenüber schneller Abkühlung (Abb. 36). 

 
4.1.4 Einfluss des Befestigungsprotokolls   
Zur Befestigung der Zirkondioxidbrücken wurde ein gut etabliertes Befestigungsprotokoll, 

bestehend aus dem Abstrahlen der Verbundflächen mit 50 µm großen Al2O3-Partikeln, 

der Vorbehandlung mit einem 10-Methacryloyloxydecyl-Dihydrogen-Phosphate (MDP) 

haltigen Primer und der Verwendung eines dualhärtenden Befestigungskomposites, 

angewendet [88]. Die Auswirkungen des Sandstrahlens sind bereits sehr gut an den hier 

verwendeten Keramiken untersucht. Sandstrahlen erhöht die Oberflächenrauigkeit, 

aktiviert die Oberfläche 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 größer als bei STML und HTML [42,89], da UTML 

eine größere Korngröße besitzt [39,43] und beim Abstrahlen einzelne Körner aus der 

Oberfläche 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 

überwiegend kubisches Zirkondioxid nur in sehr geringem Maße die Möglichkeit der 

Phasenumwandlung besitzt, kommt es bei 5Y-PSZ tendenziell zu einer Abnahme der 
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Biegefestigkeit, während es bei 3Y-TZP zu einer Zunahme kommt [33,90]. Da sich diese 

Effekte nur an der Oberfläche 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 nötig, da polykristalline Keramiken 

wegen der fehlenden Glasphase nicht mit Flusssäure (HF) angeätzt werden können [91]. 

Nach dem Sandstrahlen sollte eine Reinigung mit Alkohol im Ultraschallbad erfolgen. Es 

sollte kein Phosphorsäuregel zur Reinigung verwendet werden, da Gelrückstände die 

Andockstellen für den Primer blockieren könnten [15]. Der verwendete Clearfil Ceramic 

Primer Plus ermöglicht durch die enthaltenden phosphorylierten Methacrylatgruppen eine 

chemische Anbindung an das Zirkondioxid und das Stumpfmaterial [92]. Die 

Phosphorestergruppen der bifunktionalen Moleküle binden an die unedlen Oberflächen, 

während die Metharcylatgruppe eine Verbindung zu dem hydrophoben Bis-GMA haltigen 

Befestigungskunststoff herstellt [14,15]. Während Silikatkeramiken immer adhäsiv 

befestigt werden sollten, können 3Y-TZP Restaurationen auch mit klassischem 

Glasionomerzement (GIZ) befestigt werden [75]. Allerdings scheinen auch 

Zirkondioxidversorgungen mit geringer Schichtstärke oder hohem Yttriumgehalt 

besonders von der adhäsiven Befestigung zu profitieren [26,81]. Außerdem ist das opake 

Erscheinungsbild von Glasionomerzement bei Verwendung von transluzentem 

Zirkondioxid unerwünscht. Bei Kunststoffbefestigungszementen entstehen bei Belastung 

auch die geringsten Spannungen innerhalb der Zementschicht [93]. Ob ein 

konventioneller oder ein selbstadhäsiver 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 kostengünstiger 

erzielen als in klinischen in vivo Studien [54]. Außerdem ist durch sie eine 

Standardisierung möglich und die Ergebnisse sind besser reproduzierbar, da sie nicht 

von der Compliance, den Nahrungs- und Kaugewohnheiten und der individuellen 

Mundhygiene der Patienten abhängig sind [16,53]. Gleiche oder ähnliche 

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 Kraftgröße, wechselnde 

Temperaturen, die Mundöffnung, der Antagonist, das Stumpfmaterial und die Simulation 

des parodontalen Ligaments einen signifikanten Einfluss auf die Bruchlastergebnisse 

haben, während die Frequenz, Seitwärtsbewegungen, die Art des Kausimulators und 

eine konstante Temperaturbelastung keinen signifikanten Effekt zeigen [78]. Jedoch gibt 

es in der Literatur eine große Variabilität der Simulationsparameter, was eine 

Vergleichbarkeit der Ergebnisse erschwert [54]. 1,2 x 106 Kauzyklen mit einer Belastung 

von 50N haben sich als Standard zur Simulation einer 5-jährigen Gebrauchsperiode 

etabliert [94]. In der Realität ist die Kaukraft von vielen Faktoren wie dem Alter, dem 

Geschlecht, dem Zahnstatus, der Nahrungstextur, der Nahrungsdicke und dem 

Belastungspunkt abhängig und wird über 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 höher bei ca. 700 N [97]. Bei 

Bruxismus sind Kräfte über 1000 N beschrieben [78]. Da die durchschnittliche Kaukraft im 

Frontzahnbereich zwischen 25-45 N liegt, scheint eine Belastung von 50N zur Simulation 

der Kaukräfte im Kausimulator als geeignet. Beim Bruchtest sollten die Versorgungen 

Belastungen > 1000 N standhalten können. 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 gewählt, die etwas über der in vivo Frequenz von ca. 1,2 Hz liegt [78]. Die Spülzeit 

wurde auf 90 Sekunden festgelegt, um sicher zu gehen, dass auch das Innere der 

Brücken thermisch belastet wird [54]. Nakamura et al. konnten zeigen, dass die 

thermische Belastung einen größeren Einfluss als die mechanische Belastung hat [82]. 

Eine Ablaufzeit von 30 Sekunden wurde gewählt, da auch im Mund die Versorgungen 

nicht permanent unter Wasser stehen. Als Antagonistenmaterial wurden Steatite-Kugeln 

verwendet, da sie in ihrem Elastizitätsmodul (80 GPa) dem von Zahnschmelz ähneln. Da 

Formveränderungen am Steatite durch die Kausimulation belegt sind, wurde für jede 

Probe ein neuer Antagonist verwendet [80]. Eine Probengröße von n=8 je Subgruppe hat 

sich in mehreren Studien bewährt, um aussagekräftige 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 für HTML und STML signifikant. Der Einfluss der 

Kausimulation war vom Yttriumgehalt abhängig. Bei hohem Yttriumgehalt wie bei UTML 

zeigte sich ein geringerer Einfluss der Kausimulation. Ein Grund dafür könnte sein, dass 

UTML den kleinsten tetragonalen Phasenanteil der untersuchten Keramiken besitzt und 

somit das geringste Potential für eine Phasenumwandlung hat [39,43]. Gleichzeitig ist 

UTML anfälliger gegenüber Materialermüdung bei Biegebelastungen [43-45]. Der Effekt 

der Kausimulation muss immer als die Summe aus Materialschwächung durch die 

Entstehung und das Voranschreiten von Mikrorissen ausgehend von Oberflächen- oder 

inhärenten Materialdefekten und der Steigerung der mechanischen Belastbarkeit durch 

eine Phasenumwandlung tetragonaler zu monokliner Anteile betrachtet werden [16]. 

Wenn der Effekt der Phasenumwandlung überwiegt, kommt es zu einer Steigerung der 

Bruchlastwerte. Wenn der Effekt der Mikrorisse überwiegt, kommt es zu einer Senkung 

der Bruchlastwerte. Ein Anstieg der Bruchlastwerte wurde sowohl für monolithisches als 

auch verblendetes Zirkondioxid beschrieben [16,22,53,67]. In einigen Studien wurde von 

einer Abhängigkeit des Effekts der Kausimulation vom Yttriumgehalt berichtet. Während 

es bei Materialien mit höherem tetragonalen Phasenanteil zu einem Anstieg der 

Bruchlastwerte kam, verringerte sich die Bruchlast bei Materialien mit höherem kubischen 

Phasenanteil [16,26,67,98]. Andere Studien widersprechen dem und zeigten eine 

signifikante Materialschwächung von Restaurationen aus Zirkondioxid durch die 

Kausimulation [71,80,87,94]. In zwei Studien wurde festgestellt, dass die Kausimulation 

zwar die Überlebensrate, jedoch nicht die Bruchlastwerte der überlebenden Proben 

beeinflusst [69,70]. Die Kausimulation erhöht in der Regel die Standardabweichung [99]. 

Außerdem zeigen keramische Materialien eine größere Materialstreuung als andere 

Materialien [25,51]. Der Einfluss der Kausimulation auf das Farbgradient-

Multilayermaterial HTML war größer als auf das Biegefestigkeitsgradient-

Multilayermaterial YML. Dieses Ergebnis bestätigt die Erkenntnis von Michailova et al., 

dass Hybridmaterialien aus mehreren Zirkondioxidgenerationen weniger 

alterungsanfällig sind als vergleichbare Farbgradientmaterialien [36]. Bei keiner der 

Gruppen konnte ein negativer Einfluss im Sinne einer Schwächung festgestellt werden. 

Grund dafür könnte der relativ große Verbinderquerschnitt und die Materialschichtstärke 

> 1mm sowie die starren Kobalt-Chrom-Stümpfe sein, die eventuell keine ausreichende 

Biege- und Torsionsbelastung bei einer Belastung von 50N zugelassen haben. Ein 

Einfluss der Schichtstärke auf die Wirkung der Kausimulation wurde von Weigl et al. 
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gezeigt. Der schwächende Einfluss war bei dünneren Versorgungen stärker 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 

Brücken brachen am Verbinder mit der kleinsten Querschnittsfläche. Neben dem Einfluss 

auf die Bruchlast [72,74], hat die Verbinderquerschnittsfläche 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 schwächere Keramiken ein 

variableres Frakturmuster ergeben [73]. Alle Proben überlebten die Kausimulation. Diese 

Beobachtung stimmt mit den Erfahrungen in der Literatur überein [5,26,38,68,79,100]. 

Während der simulierten 5-jährigen Alterung traten weder Risse, noch sichtbare 

Abnutzungserscheinungen, Farbveränderungen oder Abplatzungen (Chipping) auf. 

Zirkondioxid zeigt unter Funktion sehr geringe Abnutzungsraten [24,36,101]. Yuan et al. 

zeigten, dass selbst nach einer simulierten 15-jährigen Alterung die Farbveränderungen 

unter der klinisch wahrnehmbaren Schwelle bleiben [102]. Durch monolithische 

Versorgungen können die Chippingraten effektiv reduziert werden [19,21].  

Der Frakturursprung wurde wie in der Studie von Schönhoff 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. Während bei HTML und 

YML der Frakturursprung vor allem in der Nähe des Belastungspunktes zu finden war, 

lag der Bruchursprung bei STML und UTML überwiegend auf der basalen Verbinderseite. 

Die fraktographische Auswertung der Bruchflächen ergab, dass kubisches Zirkondioxid 

wesentlich anfälliger gegenüber 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 dünnere 

Restaurationen mit größerer E-Modul-Diskrepanz zwischen Brücke und Stumpfen 
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versagen eher an anderen Orten durch Zugbelastungen [1]. Zirkondioxid ist weniger stabil 

gegenüber Zugbelastungen als gegenüber Druckbelastungen. Deshalb gehen die Brüche 

oft von Zugzonen aus [35,43,103].  

Die Ergebnisse der FEM-Analyse bestätigten Spannungskonzentrationen im Bereich des 

Belastungspunktes, sowie am Verbinder mit der geringsten Querschnittsfläche und an 

der basalen Verbinderseite. Die Untersuchungen von Heintze et al. zeigten ebenfalls 

hohe Zugsspannungen am gingivalen Verbinderanteil [73]. Dittmer et al. bestätigten 

darüber 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 Stümpfe auf die 

Bruchfestigkeit und die Verformungswerte festgestellt werden. Proben mit 

Polyetherschicht zeigten in allen Materialgruppen erheblich größere Bruchlastwerte als 

Proben ohne Polyetherschicht (Tab. 10). Das Abformmaterial übernahm scheinbar eine 

Pufferfunktion. Bei Proben mit Impregumummantelung der Wurzeln musste beim 

Bruchtest zunächst eine gewisse Kraft aufgewendet werden, um das Elastomer zu 

komprimieren, bevor die gesamte Kraft auf die Brücke 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 Zähne 

weniger stabil sind als Zähne mit intaktem Parodont [104]. Gegenteilige Ergebnisse, die 

eine Abnahme der Bruchlastwerte bei Seitenzahnbrücken aus Aluminiumoxid und 

Lithiumdisilikat durch die Simulation des parodontalen Ligaments zeigten, wurden von 

Rosentritt et al. veröffentlicht [78,105]. Dahinter steht die Überlegung, dass sich die 

Abb. 37eD: Verformungskurve einer Probe mit Polyetherschicht (links) und einer Probe ohne 
Polyetherschicht (rechts). Es ist deutlich zu sehen, dass bei der Probe mit Impregum zunächst das 
Elastomer komprimiert werden musste, bevor die gesamte Kraft auf die Brücke wirken konnte. 
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Stümpfe durch die Abformmaterialschicht bei Belastung gegeneinander bewegen und 

dadurch die Brücken höheren Zugbelastungen ausgesetzt sind, was zu einer 

Schwächung durch fortschreitendes Risswachstum führen wurde. Allerdings bestehen zu 

diesen Untersuchungen einige Unterschiede im Versuchsaufbau. In der hier vorliegenden 

Studie wurden Front- statt Seitenzahnbrücken und Zirkondioxid statt Aluminiumoxid und 

Lithiumdisilikat getestet. Außerdem wurde Impregum soft anstelle von klassischem 

Impregum verwendet. Darüber hinaus ist es möglich, dass durch den großen 

Verbinderquerschnitt der Brücken es zu einer Bewegung „im Block“ statt zu 

unterschiedlichen Auslenkungen der Pfeiler gekommen ist und deshalb keine zusätzliche 

Zugbelastung entstand. Nawafleh et al. konnte keinen Einfluss der PDL-Simulation auf 

die Bruchlast von Kronen feststellen. Allerdings wurde hier Silikon in einer Schichtstärke 

von nur 0,3mm für 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 natürlichen 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 zunächst eine geringe Steifigkeit, gefolgt von einer Phase 

höherer Steifigkeit. Bei vollständiger Kompression kommt es schließlich 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 Flüssigkeitsverschiebungen zwischen dem Gefäßkomplex im Parodontalspalt und 

den Markräumen 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 natürlichen Verhaltens, führen Kritiker die 

Schwierigkeit eine gleichbleibende Schichtstärke 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 Zähne die gleiche Mobilität. Eine gewisse Variabilität kann somit 

auch als Nachbildung der physiologischen Verhältnisse 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 höhere Bruchlastwerte bei 

gleichzeitig geringeren Verformungswerten als die Proben ohne künstliche Alterung. Die 

in Abschnitt 4.2.1 diskutierte theoretisch mögliche Phasenumwandlung durch 

mechanische, thermische und chemische Belastungen im Kausimulator ist nur eine 

Möglichkeit zur Erklärung der höheren Bruchlastwerte nach Kausimulation. Eine zweite 

Möglichkeit ist, dass die höheren Werte durch eine Veränderung des Polyethers zu 

erklären sind. Polyethermaterialien nehmen in feuchter Umgebung Wasser auf [64] und 

sind weniger lagerungsbeständig als Silikone [108]. Außerdem kommt es bei hohen 

Temperaturen um die 60°C zu Dimensionsveränderungen [109]. Zusätzlich ist besonders 

bei geringen Schichtstärken und großer Verformung ein gewisser Verlust des 

Rückstellverhaltens zu erwarten [110,111]. Es ist möglich, 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 könnte die geringeren Verformungswerte nach Kausimulation erklären. 

Durch die veränderte Lagerung, musste nun mehr Kraft zur Kompression des Elastomers 

aufgewendet werden, bis die volle Belastung auf die Brücke wirken konnte. Oder es ist 

möglich, dass durch die starrere Lagerung beim Bruchtest weniger Zugspannungen auf 

die Brücke wirken und somit höhere Bruchlastwerte erreicht werden. Eine dritte 

Möglichkeit mit der die höheren Bruchlastwerte nach der Kausimulation erklärt werden 

könnten, ist dass es durch die Kausimulation zu einer leichten Kippung und Intrusion des 

Verbundes aus Stümpfen und Brücke kam, wodurch beim Druckversuch der 

Verbinderquerschnitt an einer anderen Stelle getroffen wurde (Abb. 38). Die 

Verbinderform und Größe hat nachweislich einen Einfluss auf die Belastbarkeit [74]. Eine 

vierte Möglichkeit zur Erklärung 

wären Änderungen in der 

Zementschicht, wie eine 

höhere Konversionsrate des 

Komposits durch die höheren 

Temperaturen [54] oder eine 

Versprödung des Kunststoffes. 

Die ausgeprägte Alterung des 

dualhärtenden Befestigungs-

komposites war an der 
Abb. 38: Belastungsveränderung bei veränderter Lagerung: 
Durch eine Kippbewegung wurde der Verbinderquerschnitt an 
einer anderen Stelle getroffen (Modifiziert nach Pöppel et al., 
2022 [66]). 
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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 Materialschwächung in den Gruppen mit PDL-Simulation maskierte. Bei 

Betrachtung der einzelnen Materialgruppen ohne Impregum zeigte sich eine um so 

größere prozentuale Materialschwächung, je größer der Yttriumgehalt des Materials war 

(Tab. 9). Diese Erkenntnis lässt sich durch die fehlende Phasenumwandlung im 

kubischem Zirkondioxid erklären [39,43]. Deshalb ist UTML anfälliger gegen Ermüdung 

durch Biegebelastungen [44]. Hier ist ebenfalls sichtbar, dass das 

Biegefestigkeitsgradientmaterial am wenigsten anfällig gegenüber Alterungseffekten war. 

Das steht wie bereits erwähnt 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 zurückzuführen waren (Abb. 19). Der Einfluss einer PDL-Simulation 

auf unterschiedliche Zirkondioxidgenerationen sollte in weiteren Studien näher 

untersucht werden. 

 
4.2.4 Einfluss der Kausimulation auf die Rauigkeit 
Die 3. Hypothese wonach die thermische Belastung keinen signifikanten Einfluss auf die 

Oberflächenrauigkeiten hat, wurde durch die Ergebnisse dieser Studie widerlegt. Es 

konnte gezeigt werden, dass die thermische Alterung zu einer signifikanten Aufrauung 

der Oberfläche von Zirkondioxid führt. Damit konnten die Ergebnisse von Matalon et al. 

bestätigt werden, die ebenfalls einen Anstieg der Rauigkeit durch thermische Belastung 

feststellten [112]. Yuan et al. zeigten, dass es durch thermische Alterung in Kombination 

mit Zähneputzen zu einer Aufrauung der Zirkondioxidoberfläche kommt. Jedoch blieben 

die Werte unterhalb von 0,2 µm [102]. Auch in der hier durchgeführten Studie blieben die 

Rauheitswerte nahe 0,2 µm. Ein Rauheitswert von Ra 0,2 µm gilt als Schwellenwert 

unterhalb dessen es zu keiner weiteren Verringerung der Plaqueakkumulation mehr 

kommt [113].  
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Bei allen Materialgruppen konnte eine Erhöhung der Ra-Werte festgestellt werden. 

Allerdings war dieser Effekt nur bei Zirkondioxiden mit 3Y-TZP Anteil (HTML, YML) 

signifikant. Kubisches Zirkondioxid scheint weniger anfällig gegenüber zyklischen 

Temperaturschwankungen zu sein als überwiegend tetragonales Zirkondioxid. Ein Grund 

dafür könnte die fehlende Möglichkeit der kubischen Kristallstrukturen zur 

Phasenumwandlung sein. 4Y-PSZ und 5Y-PSZ sind weniger anfällig gegenüber 

hydrothermaler Alterung (LTD)[39,43]. Bei 3Y-TZP könnte es zu einer 

Phasenumwandlung verbunden mit einer Volumenzunahme und Kornverlusten an der 

Oberfläche gekommen sein.  

Außerdem konnte gezeigt werden, dass alle Materialien unabhängig des 

Yttriumoxidgehalts auf ein ähnliches Niveau poliert werden können. Der Yttriumgehalt 

wirkt sich nämlich kaum auf die Härte der Zirkonodixidgenerationen aus, die unverändert 

bei ca. 13 GPa (Vickertshärte) [49,101]  bzw. bei ca. 17-20 GPa (Nanoindenterhärte) liegt 

[35,46]. Es ist jedoch möglich, dass sich die thermische Belastung unterschiedlich auf die 

Oberflächenhärte 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 Härteabnahme eintritt [101]. Harada et al. zeigten hingegen, dass es bei 

höheren Temperaturen zu einer Härteabnahme von 3Y-TZP kommt, während die Härte 

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 können als bei 4Y-

PSZ und 5Y-PSZ. Die Messwerte von Al Hamad et al. zeigten ebenfalls geringfügig 

höhere Rauheitswerte für 5Y-PSZ als für 3Y-TZP [114]. Grund dafür könnte die geringere 

Korngröße 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 Oberfläche lässt 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 Oberflächengüte wie 

durch die Glasur erreicht werden [114,116]. Lithiumdisilikat und mit Glaskeramiken 

verblendete Zirkondioxidgerüste zeigen nach Politur größere Rauheitswerte als poliertes 

monolithisches Zirkondioxid unabhängig 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 für 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. für 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 

(Ziegenhaarbürste mit Diamantpolierpaste) können mit mehrstufigen Poliersystemen 

weitaus geringere Rauheitswerte von bis zu 0,05-0,07 µm 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 µm unterscheiden [46]. Das Polieren 

hat weder Einfluss auf die Phasenstruktur noch auf die Belastbarkeit von 3Y-TZP 

[115,116]. Eine raue Oberfläche begünstigt die Biofilmbildung und somit die Entstehung 

von Karies und Gingivitis [113,117]. Außerdem steigert sie die Abnutzung des 

Antagonisten und der Versorgung [32,101] und steigert die Alterungsanfälligkeit 

gegenüber LTD [116]. Hydrothermale Alterung wiederum führt zu einer weiteren 

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

 

4.2.5 Einfluss der Kausimulation auf die Phasenstruktur  
Der 4. Hypothese kann zugestimmt werden, da keine Veränderung 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 können 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 überwiegend 

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 für gewöhnlich auf die Materialoberfläche beschränkt. Weitere 
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Studien zur Klärung der Frage, ob eine spontane Phasenumwandlung in einem 

realistischen Temperaturbereich überhaupt einen nennenswerten Einfluss auf moderne 

Zirkondioxidmaterialien hat, sollten durchgeführt werden.   

 
4.3 Limitationen  
Die starke Abweichung des E-Moduls der Kobalt-Chrom-Stümpfe vom E-Modul des 

Dentins, sowie die unzureichende Nachahmung des natürlichen parodontalen Ligaments 

durch das Polyetherabformmaterial sind sicher Limitationen der Studie. Um den 

ästhetischen Vorstellungen der Patienten zu entsprechen, werden in der täglichen Praxis 

oft Verbinder mit wesentlich geringeren Verbinderquerschnittsfläche verwendet. 

Inwieweit sich eine Reduktion der Querschnittsfläche auf Frabgradient-Zirkondioxide und 

Biegefestigkeitsgradient-Zirkondioxide auswirkt, sollte in weiteren Studien untersucht 

werden. Da bei nahezu allen Proben beim Bruchtest Beschädigungen am 

Belastungspunkt entstanden sind, sollte für weitere ähnliche Untersuchungen eine 

dickere Zinnfolie verwendet werden, um die Belastungen besser auf die Fläche zu 

verteilen. Da eine größere Anfälligkeit kubischer Materialien gegenüber schneller 

Abkühlung beobachtet wurde, sollten im Hinblick auf High-Speed-Sinterprogramme 

weiter Studien durchgeführt werden.  
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5. Schlussfolgerungen  
 

Folgende Erkenntnisse konnten durch die hier vorliegende Studie erlangt werden:  

 

- 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 Zirkondioxidbrücken mit ausreichendem Verbinderquerschnitt 

belegt werden.  

- Bei monolithische Zirkondioxidversorgungen tritt kein Chipping auf. 

- Monolithische Versorgungen zeigen nach simulierter 5-jähriger Gebrauchsperiode 

keine sichtbare Abnutzungsspuren oder wahrnehmbare Farbveränderungen  

- Der schwächste Anteil einer Zirkonodixidbrücke ist der Verbinder mit der 

geringsten Querschnittsfläche. 

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

Frakturursprungs.  

- Kubisches Zirkondioxid ist anfälliger gegenüber Zugbelastungen als tetragonales 

Zirkondioxid und bricht deshalb häufiger ausgehend von der gingivalen 

Verbinderseite. 

- Zirkonoxide aller Generationen können trotz unterschiedlicher Korngröße auf ein 

ähnliches Rauheitsniveau poliert werden.  

- Thermische Belastung raut die Oberfläche von Zirkondioxiden signifikant auf. Der 

Aufrauungseffekt ist bei 3Y-TZP größer als bei 5Y-PSZ. Jedoch blieben die Werte 

nach 5-jähriger Kaubelastung nahe oder unterhalb dem mit der Zunge 

wahrnehmbaren Bereich.  

- Eine Simulation des parodontalen Ligaments ist wünschenswert, um 

physiologische Bedingungen zu simulieren. Die Polyetherummantelung der 

Stümpfe im in vitro Versuch hat einen signifikanten Einfluss auf die Bruchlast- und 

Verformungswerte. Es ist jedoch möglich, dass Alterungseffekte des 
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Abformmaterials, Veränderungen des prothetischen Materials maskieren. Deshalb 

sollte seine Verwendung kritisch hinterfragt werden.  

- Die Haftung von Panavia V5 an Kobalt-Chrom-Legierungen ist größer als an 

Zirkondioxid. 

- Kubisches Zirkondioxid ist anfälliger gegenüber schnellen Abkühlungsvorgängen 

als tetragonales Zirkondioxid.  
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7. Anhang  
 
7.1 Materialien- und Geräteliste  
 

1. Katana zirconia HTML, STML, UTML, YML 
A2, T 18 mm,  Æ 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, Æ 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 SI  
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 Z010  
ZwickRoell GmBH, Ulm, Deutschland   

27. Zinnfolie 0,3 mm  

Dentaurum GmbH & Co. KG, Ispringen, Deutschland   

28. Infinite focus G4d  
Alicona imaging GmbH, Graz, Österreich  

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, Dänemark  

33. Balea Vaseline  
dm-drogerie GmbH, Karlsruhe, Deutschland  

34. IBM SPSS Statistics Version 27  
IBM Corp., Armonk, New York, USA 
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7.2 Eidesstattliche Versicherung  
 
„Ich, Max Pöppel, versichere an Eides statt durch meine eigenhändige Unterschrift, dass 
ich die vorgelegte Dissertation mit dem Thema: „Einfluss der Kausimulation auf die 
Bruchlast, das Bruchmuster und die Rauigkeit von monolithischen dreigliedrigen 
Frontzahnbrücken aus Zirkondioxid“; „Influence of chewing simulation on fracture load, 
fracture pattern and roughness of monolithic three-unit anterior fixed dental prostheses 
made of zirconia“ selbstständig und ohne nicht offengelegte Hilfe Dritter verfasst und 
keine anderen als die angegebenen Quellen und Hilfsmittel genutzt habe. 
Alle Stellen, die wörtlich oder dem Sinne nach auf Publikationen oder Vorträgen 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 Beiträge anderer Personen korrekt kenntlich gemacht habe 
(siehe Anteilserklärung). 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 Erklärung mit dem/der Erstbetreuer/in, angegeben 
sind. Für sämtliche im Rahmen der Dissertation entstandenen Publikationen wurden die 
Richtlinien des ICMJE (International Committee of Medical Journal Editors; 
www.icmje.og) zur Autorenschaft eingehalten. Ich erkläre ferner, dass ich mich zur 
Einhaltung der Satzung der Charité – Universitätsmedizin Berlin zur Sicherung Guter 
Wissenschaftlicher Praxis verpflichte. 
 
Weiterhin versichere ich, dass ich diese Dissertation weder in gleicher noch in ähnlicher 
Form bereits an einer anderen Fakultät 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 Anteilserklärung an der erfolgten Publikation 
 

Max Pöppel hatte folgenden Anteil an der folgenden Publikation:   

 

Pöppel, 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 

Versuchsdurchführung 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 Pöppel:  

o Literaturrecherche und Erarbeitung der Methodik  

o Probenherstellung: Polieren der gesinterten Brücken; Sandstrahlen der 

Brücken und Stümpfe; Adhäsive Befestigung der Brücken auf den 

Stümpfen; Sockelherstellung; Herstellung der beweglichen Lagerung zur 

Simulation des parodontalen Ligaments; Vorbereitung der Antagonisten; 

Nach dem Versuch Trennung der Brückenreste von den 

wiederverwendbaren Stümpfen  

o Durchführung und Überwachung der Kausimulation  

o Durchführung der Bruchtests  

o Erstellung von lichtmikroskopischen Aufnahmen sowie 3D Scans aller 

Brücken nach der Herstellung, nach der Kaubelastung und nach dem 

Bruchtest  

o Erstellung lichtmikroskopischer Aufnahmen von den Bruchflächen zur 

fraktographischen Analyse 

o Durchführung der fraktographischen Analyse  

o Messung der Oberflächenrauheitswerte 

o Herstellung der Proben für die XRD-Analyse  

o Auswertung der Ergebnisse der Bruchtests, der Frakturmuster, der 

Bruchflächenuntersuchung, 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 (außer Abb. 30,34,35) 

- Dr. Ing. Franziska Schmidt: Gesamtkonzeption; Betreuung der 

Studiendurchführung; Materialienorganisation; Wissenschaftliche Beratung; 

Organisation der Finanzierung 

- Prof. Dr. med. dent. Florian Beuer: Gesamtkonzeption; Betreuung der 

Studiendurchführung; 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 Görke: 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 Pöppel: IT-Unterstützung bei der Erstellung von Abbildungen  

- ZTM Robert Nicic: Fräsen und Sintern der Brücken und Stümpfe  

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

den optischen Profilometer und die Diamantsäge  
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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.  
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7.6 Druckexemplar der Publikation  
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7.7 Lebenslauf  
 

Mein Lebenslauf wird aus datenschutzrechtlichen Gründen in der elektronischen 

Version meiner Arbeit nicht veröffentlicht. 
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