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1 Einleitung 
 

War 1997 bei den 65- bis 74-jährigen Patienten noch jeder vierte zahnlos, war es 2014 

in dieser Altersgruppe nur noch jeder achte (Jordan et al., 2014). Die Ursache hierfür 

liegt unter anderem an einer gesteigerten Prophylaxeakzeptanz seitens der Patienten 

und an den Erfolgen zahnärztlicher Präventionserkenntnisse (Chapple et al., 2017; 

Jepsen et al., 2017). Ist Zahnverlust trotz abgeschlossener parodontaler, 

konservierender, chirurgischer und eventueller kieferorthopädischer Behandlungen 

nicht zu vermeiden, wird eine prothetische Versorgungsstrategie gewählt (Biffar & 

Körber, 1999). Bei geringem Zahnverlust und suffizienter Patientencompliance liegt 

der prothetische Versorgungsschwerpunkt in der festsitzenden Therapie (Klinke, 

Daboul, Samietz, & Biffar, 2011). Je höher die Anzahl der verlorenen Kaueinheiten und 

je eingeschränkter die Mobilität der Patienten ist, umso schwieriger ist die festsitzende 

Versorgungsoption aufrecht zu erhalten. Das Therapiekonzept ändert sich zu einer 

herausnehmbaren Versorgungsstrategie (Klinke et al., 2011; Lehmann, Hellwig, & 

Wenz, 2014; Loyaga-Rendon, Takahashi, Hayakawa, & Iwasaki, 2007). Bei 

herausnehmbarem Zahnersatz werden die verlorenen Kaueinheiten unter anderem 

durch konfektionierte oder individualisierte Prothesenzähne ersetzt, die von 

verschiedenen Herstellern aus unterschiedlichen Werkstoffen, vorwiegend aber aus 

Kunststoff, angeboten werden (Rosentritt, 2018; Setz & Körber, 2017). Verschiedene 

materialabhängige Eigenschaften von Kunststoffzähnen wurden und werden 

wissenschaftlich untersucht und folglich verbessert. Zum einen wird seit der 

Verwendung von Kunststoffprothesenzähnen der Haftverbund zwischen diesen und 

der Prothesenbasis getestet (Schoonover, Fischer, Serio, & Sweeney, 1952) und stetig 

gesteigert (Tashiro, Kawaguchi, Hamanaka, & Takahashi, 2021). Zum anderen 

werden Prothesenzähne bezüglich deren Plaqueanfälligkeit (Hahnel, Rosentritt, 

Bürgers, & Handel, 2008), Farbstabilität (Bitencourt et al., 2020), Härte und 

Verschleißanfälligkeit (Kayacιoğlu & Bayraktar, 2020) verglichen. Verschleiß ist 

definitionsgemäß ein Teilgebiet der Tribologie (Czichos & Habig, 2015; Deters, 2004), 

deren Grundsätze sich in der Zahnmedizin wiederfinden (Grau, Stawarcyk, & Hampe, 
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2017). Um Verschleiß an Zähnen beurteilen zu können, werden unterschiedliche 

Methoden in in-vivo und in-vitro Untersuchungen angewandt (Sulong & Aziz, 1990).  

In der vorliegenden Arbeit wird das Verschleißverhalten unterschiedlicher 

Kunststoffzähne, wie sie in der zahnärztlichen Technik zur Anwendung kommen, im 

Laborversuch geprüft. Hierzu werden die vorbereiteten Oberflächen im 

Verschleißversuch einer simulierten Tragedauer von circa sechs Monaten (120.000 

Kauzyklen) unterzogen, der Oberflächenabtrag mittels Laserscanners dargestellt, sein 

Volumen berechnet und ausgewertet.  

 



 
3 

2 Literaturübersicht 
2.1 Tribologie 
2.1.1 Grundlagen 

Der Name Tribologie setzt sich aus dem altgriechischen „tribein“, übersetzt ,,reiben‘‘ 

oder ,,abnutzen‘‘, und „lógos“, ,,die Lehre‘‘, zusammen. Tribologie beschreibt „die 

Wissenschaft und Technik von aufeinander einwirkenden Oberflächen in 

Relativbewegung. Sie umfasst das Gesamtgebiet von Reibung und Verschleiß, 

einschließlich Schmierung, und schließt entsprechende 

Grenzflächenwechselwirkungen sowohl zwischen Festkörpern als auch zwischen 

Festkörpern und Flüssigkeiten oder Gasen ein.“ (Deters, Fischer, Santer, & Stolz, 

2002). Ein tribologisches System (Tribosystem) setzt sich aus Systemstruktur 

(einzelne Komponenten und deren Eigenschaften) und einem Beanspruchungs- oder 

Lastkollektiv zusammen (Abdelbary, 2014; Deters et al., 2002). Die Systemstruktur 

definiert sich aus den stofflichen Komponenten: einem Grundkörper und einem 

Gegenkörper, von welchen jeweils ein Teil der Oberfläche mit einem Zwischenmedium 

in Kontakt steht. Diese drei Bestandteile befinden sich in einem Umgebungsmedium 

(Czichos & Habig, 2015; Deters et al., 2002; Deutsches Institut für Normung e.V., 

1979) (Abb. 1). 

Abb. 1: Schematische Darstellung der Systemstruktur (nach Deutsches Institut für Normung e.V., 
1979): A: Grundkörper, B: Zwischenmedium, C: Gegenkörper, D: Umgebungsmedium 

 

A 

B 

C 
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Zu dem Beanspruchungskollektiv zählen Parameter wie z.B. Zyklenanzahl, 

Gewichtsbelastung, Belastungsstrecke und Temperatur. Somit kann eine tribologische 

Eigenschaft keinem einzelnen Werkstoff, sondern nur einem System zugeordnet 

werden (Deters, 2004). In einem Tribologiesystem können bei der Funktion 

unterschiedliche Effekte beobachtet werden, die sich sowohl in 

Oberflächenveränderungen als auch im Materialverlust manifestieren. Dabei sind die 

Verschleißgrößen von der Systemstruktur und dem Beanspruchungskollektiv 

abhängig. Ein Materialverlust (Verschleiß) tritt auf Grund eines vorhergegangenen 

Verschleißvorganges auf, der sich grundlegend in vier Kategorien einteilen lässt 

(Deutsches Institut für Normung e.V., 1979):  

• Abrasion,  

• Adhäsion,  

• Oberflächenzerrüttung und  

• Tribochemische Reaktion.  

Nach Deters et al. (2002) treten diese Effekte entweder einzeln, in Kombination oder 

in verschiedener sich gegebenenfalls auch wiederholender Reihenfolge in 

Erscheinung. 

Abrasion entsteht in tribologischen Systemen, wenn Grundkörper und Gegenkörper 

sich deutlich in Härte und Oberflächenprofilierung (Rauheit) unterscheiden (Abdelbary, 

2014; Deters, 2004). Zu dem Verschleiß in Folge von Abrasion führen verschiedene 

Mechanismen. Beim Mikropflügen sorgt die plastische Verformung für Aufwerfungen 

an den Furchungsrändern. Bei wiederholtem Mikropflügen kommt es zum 

Mikroermüden und somit zum ersten Materialabtrag. Mikrospäne entstehen, wenn vor 

den abrasiv wirkenden Oberflächen ein Volumen aufgeworfen wird, welches der 

Spanfurche entspricht. Befindet sich die Abrasionsspur auf spröden Materialien, ist auf 

Grund von Rissentstehung, Rissausbreitung und Materialausbrüchen ein 

Mikrobrechen zu beobachten (Abdelbary, 2014; Czichos & Habig, 2015; Zum Gahr, 

1982). 
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Bei der Adhäsion kommt es innerhalb eines Werkstoffes während der tribologischen 

Beanspruchung zuerst zu kleinsten Ausbrüchen an den Oberflächen des Grund- oder 

Gegenkörpers. Anschließend tritt eine Art Volumenverlagerung nach außerhalb der 

Bewegungsspur ein. Durch hohen Druck kommt es hier zu einer atomaren Verbindung 

des gelösten Volumens und dem Grund- oder Gegenkörper (Abdelbary, 2014; Czichos 

& Habig, 2015; Deters, 2004; Heintze, 2020). Diese neue Verbindung kann härter sein 

als der Ausgangswerkstoff. Bei metallischen Werkstoffen wird dieser Prozess als 

„Kaltschweißen“ bezeichnet und stellt einen Materialübertrag dar (Bowden & Tabor, 

1942; Czichos & Habig, 2015). Diese Form von Verschleiß ist vor allem in trockenen 

Tribologiesystemen zu beobachten (Abdelbary, 2014). 

Bei der Oberflächenzerrüttung entstehen unter tribologisch beanspruchten 

Oberflächen innerhalb des Kristallgitters Versetzungen. Diese stauen und summieren 

sich einhergehend mit steigender Zyklenanzahl auf. Durch die Versetzungen härten 

oberflächliche Areale auf, die bei erneuter Beanspruchung frakturieren. Dadurch bilden 

sich submikroskopische Löcher, die sich parallel zur Verschleißspur zu Rissen 

entwickeln. Erreichen diese Risse eine kritische Länge, lösen sich Verschleißpartikel 

(Czichos & Habig, 2015; Deters, 2004; Deters et al., 2002). 

Neben der oben beschriebenen Veränderung der Oberfläche (Aufhärtung) kommt es 

innerhalb des Verschleißbereiches zu einer messbaren Temperaturerhöhung 

bzw. -änderung. Diese Faktoren bewirken, dass tribochemische Reaktionen von 

Grund- und Gegenkörper untereinander oder mit dem Zwischen- oder 

Umgebungsmedium stattfinden (Czichos & Habig, 2015; Deters, 2004). Zu diesen 

triobochemischen Reaktionen zählen unter anderem die Tribokorrosion, die 

Tribooxidation, die Triboabsorption und die Triboreaktion (Deters et al., 2002). Eine 

lokale Änderung der Materialeigenschaften und damit bedingt eine Änderung der 

materialspezifischen Kenndaten sind die Folgen der Interaktion mit der Umgebung. 

Diese Effekte ermöglichen es, dass Werkstoffe in Verbindung mit bestimmten 

chemischen Reaktionspartnern verschleißanfälligere und teilweise sogar 

widerstandsfähigere Eigenschaften als mit anderen Reaktionspartnern aufweisen 

(Czichos & Habig, 2015; Deters et al., 2002). 
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2.1.2 Tribologie in der Zahnmedizin 

Die Grundsätze der Tribologie aus den Naturwissenschaften sind in der Zahnmedizin 

an den Zähnen und an den Restaurationsmaterialien (= Grundkörpern) 

wiederzufinden. Definitionsgemäß stellt beispielsweise der einzelne Zahn in einer 

vollständigen Zahnreihe den Grundkörper dar. Am Grundkörper können verschiedene 

Flächen beschrieben werden, an denen Verschleiß festgestellt werden kann (Wilder, 

Bayne, & Heymann, 1996). Die Verschleißareale beziehen sich auf jene 

Approximalkontaktareale (PCA), die vor allem durch physiologische 

Zahnbeweglichkeit beansprucht werden (Schumacher, 1997), und den funktionellen 

Kontaktarealen (FCA), an denen Latero-, Medio-, Pro- und Retrusionsbewegungen 

hervorgerufen werden (Wilder et al., 1996). Die Beanspruchung der okklusalen 

Kontaktpunktareale (OCA) erfolgt physiologisch entsprechend der Funktion: der 

dynamischen Kaufunktion bzw. der statischen, kurzzeitigen Kontaktsituation beim 

Schlucken und/ oder pathologischen Parafunktionen wie Bruxismus (Grippo, Simring, 

& Coleman, 2012; Heintze, 2020; Lee, He, Lyons, & Swain, 2012; Munshi, Rosenblum, 

Jiang, & Flinton, 2017). Somit entsprechen Antagonisten oder Nachbarzähne den 

Gegenkörpern. Als Umgebungsmedium oder Zwischenmedium kann der Speichel und 

der Speisebolus angesehen werden (Grau et al., 2017). Aufgrund des Fehlens 

abrasiver Stoffe geht vom Speichel keine direkte abrasionsunterstützende Funktion 

aus. Allerdings können sich unterschiedliche Speichelzusammensetzungen auf die 

Werkstoffeigenschaften der verwendeten Materialien (Cilli, Pereira, & Prakki, 2012) 

bzw. Eigenschaften der Zahnhartsubstanzen sowohl positiv als auch negativ 

auswirken (Bayne, 2012). Anders der Nahrungsbrei, dem abrasive Tendenzen in 

Abhängigkeit der Reinheit nachgesagt werden können. Die Abnutzung auf 

kontaktlosen Arealen (CFA) ist auf den durch Druck des aus den Fissuren gedrückten 

Nahrungsbrei zurückzuführen (Wilder et al., 1996). Zu dem zweiten Bestandteil des 

Tribologiesystems, dem Beanspruchungskollektiv, zählen in der Zahnheilkunde unter 

anderem die funktionellen und physiologischen Parameter der Kaubelastung und der 

Temperatur (Grau et al., 2017). Bei der Temperatur werden die Temperatur des 

Umgebungsmediums, des Speichels und des Zwischenmediums, dem Nahrungsbrei 

berücksichtigt. Die Kaubelastung setzt sich zusammen aus der aufgewendeten 

Kaukraft, dem Kaudruck, der Anzahl der Kauzyklen, der Belastungsstrecke und der 
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Zeit der Belastung. In der Zahnmedizin sind die Definitionen der Verschleißarten im 

Vergleich zu den Naturwissenschaften eher am makroskopischen Erscheinungsbild 

orientiert (Grau et al., 2017) und können analog der Naturwissenschaften auch 

kombiniert vorzufinden sein (Lussi, Schaffner, Jeaggi, & Grüninger, 2005). Sie werden 

eigeteilt in 

• Abrasion,  

• Attrition und  

• Erosion. 

Unter Abrasion versteht man Zahnhartsubstanzverlust unter Mitwirkung von 

abrasiven Fremdkörpern. Vornehmlich handelt es sich um weichere oder härtere 

Stoffe, die in Form von Nahrungsmitteln (Abrasivstoffen des Mahlsteines bei 

ungenügend gereinigten Mehlsorten), im Rahmen von Mundhygienemaßnahmen 

(abrasive Stoffe in Zahnpasten (Putzkörper), auf Basis von hydratisierter Kieselsäure, 

Kalziumkarbonat oder Kieselnatrium) und beruflicher Exposition (Glasbläser), oder 

durch Habits (Onychophagie) an die Zahnhartsubstanz gelangen (Enax & Epple, 2018; 

Grippo et al., 2012; Heintze, 2020; Hellwig, Klimek, & Attin, 2013).  

Eine Attrition hingegen liegt vor, wenn der Zahnhartsubstanzverlust auf direkten 

Zahnkontakt zurückzuführen ist. Dies kann die Kontaktpunkte zwischen Grund- und 

Gegenkörpern (Antagonisten oder Nachbarzähnen) betreffen. Attrition wird auch als 

physiologische Abrasion bezeichnet, da beim Gesunden die Zähne sowohl beim 

Kauen als auch beim Schlucken in Kontakt geraten (Heintze, Reichl, & Hickel, 2019). 

Die Folgen dieser Art der Abrasion sind nicht nur an den Okklusalflächen erkennbar, 

sondern sie manifestieren sich im Laufe der Zeit auch in Form von flächiger und somit 

stärker werdenden Approximalkontakten und stellen die Gruppe des PCA-

Verschleißes dar (Schumacher, 1997). Eine pathologisch bedingte Attrition tritt bei 

craniomandibulärer Dysfunktion und bei iatrogen verursachten Hyperbalancen auf 

(Hellwig et al., 2013; Lee et al., 2012). 

Als Erosion wird eine Demineralisation von Zahnhartsubstanz mit einhergehendem 

Zahnhartsubstanzverlust in Folge von Säureeinwirkungen verstanden, die nicht auf 

den Stoffwechsel von Bakterien zurückzuführen sind (Hellwig et al., 2013; Lussi & 
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Jeaggi, 2009; Zipkin & Mc, 1949). Da dieser Vorgang in den Naturwissenschaften zum 

Formenkreis der Korrosion zählt, wäre eine Namensänderung zu ,,Biokorrosion“ 

aussagekräftiger (Grippo et al., 2012; Lee et al., 2012). Matrix-Metalloproteasen 

verstärken im Dentin zusätzlich den Effekt des Säureangriffs (Kang et al., 2019). Nach 

Lussi und Jeaggi (2009) kann Erosion im zahnärztlichen Bereich nur auf ein 

multifaktorielles Geschehen zurückgeführt werden. Als endogene Faktoren gelten für 

sie die Plaque bzw. Karies, die Zusammensetzung der Sulkusflüssigkeit und der 

Kontakt mit Magensäure. Zu den exogenen Risikofaktoren zählen die 

Ernährungsgewohnheiten sowie der Beruf bzw. die Tätigkeiten der betroffenen 

Person. Auch sind die individuellen Proteolyseeigenschaften der Mundflora und 

iatrogene piezoelektrische Effekte auf das Dentin miteinzubeziehen (Grippo et al., 

2012). Deshalb sind neben der Ernährungsanamnese, Sport und Beruf, 

Zahnreinigungsgewohnheiten, Medikamentengebrauch, Speichelwerte sowie 

Abklärung von Refluxerscheinungen oder ggf. einer Bulimieerkrankung bezüglich der 

Diagnostik anzuraten (Lussi et al., 2005). In ihren Untersuchungen konnten Lussi und 

Jeaggi (2009) zeigen, dass das klinische Erscheinungsbild initial von seidig 

glänzenden oder matten Zahnoberflächen geprägt ist und bis hin zu Dentinexposition, 

Überempfindlichkeit oder runden, eingedellten Höckern reicht. Als ein weiterer 

aussagekräftiger Befund für Erosionen zeigen sich frei stehende Füllungsränder, die 

ohne Kontakt zur angrenzenden Zahnhartsubstanz liegen (Lussi & Jeaggi, 2009; Lussi 

et al., 2005). 

2.2 Verschleißtests in der Zahnmedizin 

Die Einstufung und Kennzeichnung zahnärztlicher Materialien erfordert seit jeher die 

Durchführung werkstoffkundlicher Prüfungen, um eine Einordnung entsprechend der 

Verwendung vornehmen zu können. Bei Verschleißuntersuchungen hat sich die 

Einteilung in in-vivo und in-vitro Tests bewährt (Anusavice, Shen, & Rawls, 2013; Grau 

et al., 2017).  
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2.2.1 In-vivo Verschleißtests 

Condon und Ferracane (1996) weisen in ihrer Untersuchung mit Kompositmaterialien 

darauf hin, dass die klinische Beurteilung von Werkstoffen im Allgemeinen die am 

weitesten akzeptierte Methode sei. Auch Anusavice et al. (2013), Lambrechts, 

Vanherle, Vuylsteke, und Davidson (1984) und Munshi et al. (2017) klassifizieren 

klinische Studien als „ultimativ“, da sie die Werkstoffe in der biologischen Umgebung 

prüfen würden. Dennoch müssen an dieser Stelle die Nachteile klinischer Studien 

kommuniziert werden. Klinische Untersuchungen erweisen sich als sehr zeit- und 

kostenaufwändig, die Organisation ist umfangreich und die Ergebnisse stehen erst 

nach einer vergleichsweisen langen Laufzeit zur Verfügung (Condon & Ferracane, 

1997; Dupriez, von Koeckritz, & Kunzelmann, 2015; Heintze, 2006; Heintze, 

Barkmeier, Latta, & Rousson, 2011; Lee et al., 2012). Außerdem muss der 

Stichprobenumfang in diesem Zusammenhang im Vorfeld kalkuliert werden, um 

statistische Signifikanzen zu wahren und um die Gefahr des Scheiterns durch den 

Abbruch von Teilnehmern zu kompensieren (Chadwick, 1989). Darüber hinaus 

konstatieren Taylor, Bayne, Leinfelder, Davis, und Koch (1994), dass die mangelnde 

Kontrolle wichtiger Variablen in in-vivo Studien wie die Kaukraft, die Art und 

Beschaffenheit der Nahrung oder Umweltfaktoren wie der Stressfaktor den Beitrag zur 

Tribologie von Dentalmaterialien einschränken würden.  Diese Vielzahl und Varianzen 

unterschiedlicher Variablen sehen auch Lewis und Dwyer-Joyce (2005) als 

Schwierigkeiten bei der Interpretation der Ergebnisse, die letztendlich die Aussage 

klinischer Studien einschränken können. Heintze (2006) bestätigt dies, indem er 

beispielsweise die Varianzen von Testergebnissen bei einem tribologischen in-vivo 

Vergleich von Füllungsmaterialien zwischen 30 % und 50 % beschreibt. Als Ursache 

für differierende Verschleißergebnisse in in-vivo Tests zählen auch die verschiedenen 

Studienärzte, welche beispielsweise unterschiedlich große Kavitäten präparieren, 

dadurch das Zahnhartsubstanz-Füllungsverhältnis beeinflussen und so nach einer 

gewissen Zeit für unterschiedliche Verschleißgrößen sorgen (Söderholm et al., 2001). 

Auf Grund dieser Nachteile wurde sich in der vorliegenden Untersuchung für einen in-

vitro Versuch entschieden. 
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2.2.2 In-vitro Verschleißtests 

Im Studiendesign und -aufbau werden Bereiche des Kauorgans nachgebildet und die 

Bewegungen durch elektrisch-maschinelle Systeme simuliert und standardisiert 

durchgeführt (Heintze, Zellweger, Grunert, Muñoz-Viveros, & Hagenbuch, 2012). 

Dabei werden die maßgeblichen Parameter Kaudruck, Belastungsstrecke und -dauer, 

Geometrie, Werkstoffe (Grund- und Gegenkörper), Art und Temperatur des 

Umgebungs- und Zwischenmediums und die Zyklenanzahl standardisiert (Lewis & 

Dwyer-Joyce, 2005). Patientenspezifische Parameter wie das Geschlecht, Alter und 

anatomische Begebenheiten fließen nicht in die Untersuchung mit ein, gehen aber 

indirekt über die Veränderung des Kaudrucks und Zyklenanzahl in die in-vitro 

Untersuchung mit ein (Heintze, Faouzi, Rousson, & Ozcan, 2012). In-vitro Versuche 

können maßgeblich dazu beitragen, die Aussagen einer klinischen Untersuchung zu 

stützen, da die zu untersuchenden Parameter standardisiert, Abweichungen erkannt 

und beseitigt werden können (Heintze, 2006). Diese miteinander zu vergleichen ist 

kaum möglich (Heintze, Faouzi, et al., 2012; Lee et al., 2012). Auch untereinander 

lassen sich in-vitro Versuche schwer vergleichen. Eine Ursache hierfür ist, dass es 

viele verschiedene in-vitro Testmethoden gibt, die von unterschiedlichen Instituten 

entwickelt wurden. Heintze et al. (2011) stellten fest, dass wenn gleiche Materialien in 

verschiedenen in-vitro Testmethoden mit abgestimmten Parametern auf Verschleiß 

getestet werden, die Ergebnisse variieren. Selbst wenn gleiche Materialien in der 

gleichen Testmethode mit gleichen Parametern überprüft werden, können die 

Ergebnisse um mehr als 70 % variieren (Heintze, 2006). In-vitro Untersuchungen 

lassen sich nach Abb. 2 einteilen. Zu unterscheiden ist die Stoffanzahl (Abdelbary, 

2014). Je nachdem ob es sich bei den Verschleißuntersuchungen um ein zwei- bzw. 

drei-Stoffsystem handelt, können die zu untersuchenden Variablen verändert werden. 
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Abb. 2: Schematische Einteilung von in-vitro Verschleißtests (International Organization for 
Standardization, 2001)  

 

Heintze (2006) filtert aus der Norm ISO/TS 14569-2:2001 die am häufigsten in der 

Literatur verwendeten Testmethoden in absteigender Reihenfolge heraus: Alabama, 

ACTA, OHSU und Zürich. Zusätzlich konstatiert er, dass die Willytec-Methode in 

Bezug auf Kosten und Praktikabilität ein guter Kompromiss zu den oben erwähnten 

Methoden ist. Diese wurde auch in der vorliegenden Arbeit verwendet (Kapitel 4). In 

Tab. 1 sind die Krafterzeugung, das Kraftprofil und die Bewegungsart der oben 

genannten Verschleißtests dargestellt. 

 

in-vitro

Zwei-Körper-
Verschleißtests

Freiburg

Minnesota

Zürich

Newcastle

DIN

Drei-Körper-
Verschleißtests

Alabama

ACTA

OHSU
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Tab. 1: Gegenüberstellung von in-vitro Verschleißmethoden (Heintze, 2006; International Organization 
for Standardization, 2001) 

Name Krafterzeugung durch Kraftprofil Bewegungsart 

Alabama Feder Linear und Dehnung Stoßen, Gleiten 

ACTA Federgewicht Linear Gleiten 

OSHU Elektromagnet Sinuswelle Stoßen, Gleiten 

Zürich Elektromagnet Kippschwingung Stoßen, Gleiten 

Willytec Gewicht Sinuswelle mit Impuls Stoßen, Gleiten 

 

2.2.2.1 Zwei-Körper-Verschleißtests 

Der Zwei-Körper-Verschleißversuch (2K-VT) ist einem Attritionsversuch 

gleichzusetzten, da er per se kein Zwischenmedium (z.B. Schleifpaste) benötigt (Abb. 

3) (Munshi et al., 2017).  

 

 

 

 

 

 

 

Abb. 3: Schematische Darstellung eines Zwei-Körper-Verschleißtests bestehend aus Grund- und 
Gegenkörper (nach Abdelbary, 2014) 
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Als Grundkörper dient meist das zu testende Material alleine (Osiewicz, Werner, 

Pytko-Polonczyk, Roeters, & Kleverlaan, 2015) bzw. verarbeitet, beispielsweise an 

einem Zahn (Caracostea, Morar, Florea, Soanca, & Badea, 2016). In der Zahnmedizin 

handelt es sich hierbei vorwiegend um konservierende (Heintze et al., 2019), 

prothetische (Tribst et al., 2019) oder chirurgische (Stimmelmayr et al., 2012) 

Materialien. Um die Oberflächenhärte in einem in-vitro Versuch darstellen zu können, 

werden in der Regel jene Materialien mit identischen Kenngrößen verwendet, d.h. 

beim Gegenkörper, dem Antagonisten, wird auf das gleiche Material wie beim 

Grundkörper zurückgegriffen (Ghazal, Steiner, & Kern, 2008; Munshi et al., 2017). 

Andere Gegenkörperkenngrößen wie Steatit oder Stahl imitieren eine entsprechende, 

aber nicht identische Oberflächenhärte (Grau et al., 2017). Einige Autoren greifen auf 

Hydroxylapatit ([Ca5(PO4)3OH]*2]) zurück, das dem Zahnschmelz identisch ist (Ghazal, 

Hedderich, & Kern, 2008; Habib, Alotaibi, Al Hazza, Allam, & Al Ghazi, 2019; Hahnel, 

Behr, Handel, & Rosentritt, 2009). Er enthält Verbindungen von Calcium, Phosphor, 

Carbonat, Magnesium und Natrium. Daneben sind Proteine und Lipide am Aufbau 

beteiligt. Seine Zusammensetzung aus bis zu 98 % anorganischem Material variiert 

stark (Hellwig et al., 2013), was die Varianz der Ergebnisse beeinflussen kann 

(Wassell, McCabe, & Walls, 1994). 

2.2.2.2 Drei-Körper-Verschleißtest 

Im Unterschied zu einem 2K-VT wird im Drei-Körper-Verschleißtest (3K-VT) ein 

zusätzliches abrasives Medium verwendet (Abb. 4) (Grau et al., 2017; McCabe, 

Molyvda, Rolland, Rusby, & Carrick, 2002). In der Regel handelt es sich dabei um 

Schleifpasten aus gemahlenen Samenschalen (Hirse) (Stober, Henninger, Schmitter, 

Pritsch, & Rammelsberg, 2010), Zahnpasta (Ehrnford, 1983) oder PMMA (Suzuki, 

2004). 
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Abb. 4: Schematische Darstellung eines Drei-Körper-Verschleißtests bestehend aus 
Zwischenmedium, Grund- und Gegenkörper (nach Abdelbary, 2014) 

 

Auch wenn ein 3K-VT die Abnutzung während der Mastikation simuliert, existieren 

weniger in-vitro Verschleißsimulatoren als für 2K-VT (Grau et al., 2017). Abdelbary 

(2014) konstatiert, dass sich der Verschleiß bei identischen Parametern im 3K-VT 

teilweise geringer darstellt als im 2K-VT. Die Ursache hierfür liegt in den frei 

beweglichen Abrasionspartikeln. Diese können zum einen den direkten, vollflächigen 

Kontakt von Grund- und Gegenkörper verhindern. Zum anderen können diese auch 

nur mit deren stumpfen Oberflächenanteilen an Grund- und Gegenkörper anliegen und 

dadurch als eine Art Kugellager fungieren.  

2.3 Prothesenzähne 
2.3.1 Einteilung und Anforderungen 

Im Rahmen der prothetischen Versorgung muss ausgehend von der klinischen 

Situation teilweise auf Prothesenzähne zurückgegriffen werden (Loyaga-Rendon et 

al., 2007). Im Falle der prothetischen Versorgung von vollständiger Zahnlosigkeit oder 

im Falle der Freiend- bzw. Schaltsituationen mit herausnehmbarem Zahnersatz wird 

die Stabilisierung der vertikalen Situation (Stober, Lutz, Gilde, & Rammelsberg, 2006) 

und der okklusalen Abstützung vornehmlich mit Kunststoffzähnen notwendig 

(Wandtke & Brix, 2011). Lehmann et al. (2014) und Rosentritt (2018) sehen den 

Einsatz von Prothesenzähnen zusätzlich in der Herstellung von Bohrschablonen und 

bei der temporären Versorgung von Implantatsituationen. 
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Um die Vielzahl der Prothesenzähne zu kategorisieren, bediente sich Hauck (2003) 

der Einteilung nach  

• dem Material (Keramik/Kunststoff), 

• der Herstellungsmethode (konfektioniert, halb konfektioniert, individuell), 

• dem Aufstellkonzept (bilaterale Okklusion, Front-Eckzahnführung) und 

• der okklusalen Gestaltung (anatomisch, halb-anatomisch, voll-anatomisch). 

Die Eigenschaften von Prothesenzähnen müssen sowohl ästhetische als auch 

funktionelle Anforderungen erfüllen (Müller, Schöpf, & Lange, 2003; Rosentritt, 2018; 

Setz & Körber, 2017). Dies gilt für den klinischen Alltag gleichermaßen wie bei der 

Herstellung von Prothesen. Die Übergänge dabei sind fließend. Nach Rosentritt (2018) 

sind 

• ein klares Okklusions- bzw. Funktionskonzept, 

• schöne Ästhetik durch natürliches Aussehen und Farbbeständigkeit, 

• erhöhte Verschleißbeständigkeit, 

• Biokompatibilität, 

• Plaqueresistenz einhergehend mit reduzierter Keimanlagerung, 

• optimale Verbundfähigkeit zum Prothesenbasiswerkstoff, 

• leichte und schonende Reinigungsmöglichkeiten,  

• Widerstandsfähigkeit gegenüber organischen Lösungen, 

• leichte Verarbeitung in Bezug auf Bearbeitbar-, Ergänzbar-, Individualisierbar-, 

Reparaturfähig- und Polierbarkeit 

•  und Temperaturbeständigkeit auch unter Temperaturschwankungen 

von Wichtigkeit. Setz und Körber (2017) sehen die Aufgaben von Prothesenzähnen 

darüber hinaus neben der Nahrungsaufnahme und der Phonetik auch in der 

Stabilisation von Totalprothesen durch gleichmäßiges Verteilen der Kaukräfte auf die 

Prothesenbasis.  
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2.3.2 Werkstoffe 

Künstliche Prothesenzähne werden aus Keramik oder Kunststoff hergestellt 

(Anusavice et al., 2013; Munshi et al., 2017; Setz & Körber, 2017). Diese gibt es 

konfektioniert oder individuell mittels CAD/CAM. Bei den verwendeten Kunststoffen 

unterscheidet man zwischen PMMA-Kunststoffen und Kompositen (Hellwig et al., 

2013; Rosentritt, 2018; Setz & Körber, 2017). 

2.3.2.1 PMMA-Kunststoffe 

Kunststoffe auf Basis der Polymethylmethacrylate, kurz PMMA, waren die ersten 

verfügbaren und damit die am längsten verwendeten Kunststoff-Zahnmaterialien. Bei 

einem Polymer des PMMAs handelt es sich um ein Makromolekül, welches aus 

gleichen oder verschiedenen Monomeren durch eine Polymerisationsreaktion 

entstanden ist (Anusavice et al., 2013; Rosentritt, 2018). Eine Kettenpolymerisation 

findet zwischen Monomeren mit funktionellen Gruppen, ausgelöst durch photosensible 

oder thermische Initiatoren, beispielsweise Licht oder Wärme, statt. Chronologisch 

erfolgt prinzipiell nach der Initiation eine Startreaktion, welche zum Kettenwachstum 

führt. Der durch Rekombination, Disproportionierung oder Kettenübertragung 

ausgelöste Kettenabbruch beendet die Kettenpolymerisation (Anusavice et al., 2013; 

Rosentritt, 2018). Die in der Zahnmedizin verwendeten PMMA-Varianten sind 

• Klassisches, unvernetztes PMMA, 

• PMMA mit anorganischen Füllkörpern, 

• PMMA mit organischen Füllkörpern und  

• IPN PMMA. 

Das für Prothesenzähne verwendete PMMA besteht aus Co-Monomeren 

(Methylmethacrylaten und Di-methacrylaten) (Anusavice et al., 2013; Rosentritt, 

2018). Bei der Herstellung wird lineares, unvernetztes Polymer mit vernetzerhaltigem 

Monomer vermengt und auspolymerisiert (Fischer, 2016). Mit dem Hinzufügen von 

Füllkörpern in die Polymermatrix und der Optimierung der Vernetzung des 

Polymerisationsgrades verbessern sich die Eigenschaften der Werkstoffe (Abdelbary, 

2014). Füllkörper können organischen oder anorganischen Ursprungs sein. 

Organische Füllkörper entstehen durch mechanische Zerkleinerung von Polymeren. 
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Diese können sowohl aus demselben Material wie der PMMA Zahn bestehen als auch 

aus anderen Polymeren und Mischungen in unterschiedlichen Verhältnissen, Größen 

und Formen (Rosentritt, 2018). Dabei sind beispielsweise bei DCL (double cross-

linked) PMMA die organischen Füllkörper und die Matrix gleichmäßig, vollständig oder 

partiell chemisch miteinander verbunden (Anusavice et al., 2013; Fischer, 2016; 

Rosentritt, 2018). Als anorganische Füllkörper werden Silikate und Gläser verwendet, 

welche bis zu 45 % des Gewichts ausmachen (Loyaga-Rendon et al., 2007). Bei den 

anorganischen Füllkörpern handelt es sich meist um Siliziumdioxid (Loyaga-Rendon 

et al., 2007; Rosentritt, 2015). Interpenetrierende Polymernetzwerke entstehen, wenn 

sich verschiedene, vernetzte Polymere durch Quellvorgänge von Monomeren (Vallittu 

& Ruyter, 1997) und chemischer bzw. physikalischer Durchdringung miteinander 

verbinden (Ludwig, 2005; Rosentritt, 2018; Sperling, 1981). 

2.3.2.2 Komposit 

Der Name Komposit leitet sich aus dem Lateinischen ab und bedeutet so viel wie 

,,zusammengesetztes‘‘ Material (Hellwig et al., 2013). Prinzipiell sind Füllstoffe über 

eine Verbundphase in eine homogene organische Matrix eingebunden (Abdelbary, 

2014; Anusavice et al., 2013; Ferracane, 2011; Hellwig et al., 2013; Ilie & Stawarczyk, 

2018; Ludwig, 2005). 

Die organische Matrix ist ein sich aus Monomeren zusammensetzendes und durch 

kovalente oder Wasserstoffbrückenbindungen verknüpftes Polymer (Ilie & Stawarczyk, 

2018; Kunzelmann, 2008). Bei den Monomeren handelt es sich im dentalen Bereich 

meist um mehrfunktionelle Methacrylate, bestehend aus zwei Methacrylsäureester-

Resten, die über ein organisches Zwischenglied verbunden sind (Hellwig et al., 2013; 

Ilie & Stawarczyk, 2018). Dieses organische Zwischenglied, welches beispielsweise 

Polyäther oder ein aromatischer Ring sein kann, sorgt für die mechanischen 

Eigenschaften. Unter anderem kann dadurch Einfluss auf Wasseraufnahme, 

Schrumpfung und Polymerisationsgrad genommen werden (Anusavice et al., 2013; 

Hellwig et al., 2013). Sind es immer die gleichen Grundbausteine, handelt es sich um 

ein Uni- bzw. Homopolymer, sind es verschiedene, spricht man von Hetero- bzw. Co-

Polymeren (Ilie & Stawarczyk, 2018). Weitere Matrixbestandteile sind Initiatoren 

(Anusavice et al., 2013; Hellwig et al., 2013; Ilie & Stawarczyk, 2018; Kunzelmann, 
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2008). Werden diese chemisch (Autopolymerisat) oder physikalisch (Wärme, 

Photopolymerisat) aktiviert, zerfallen sie in Radikale und bilden durch die radikalische 

Polymerisation mit den Monomeren Polymerketten (Hellwig et al., 2013; Ilie & 

Stawarczyk, 2018). Initiatoren beeinflussen Polymerisationsgrad und Farbstabilität. 

Stabilisatoren in der Matrix erhöhen die Lagerfähigkeit und auch die Farbbeständigkeit 

und andere Additiva wie Farbstoffe sorgen für ästhetische Aspekte (Anusavice et al., 

2013; Ferracane, 1995; Ilie & Stawarczyk, 2018).  

Da es unmöglich ist, die organische Matrix mit den anorganischen Füllkörpern 

chemisch zu verbinden, werden Silane als Verbundschicht eingesetzt. Dabei handelt 

es sich überwiegend um organofunktionelle Silane, die über eine organofunktionelle 

Gruppe verfügen. Beide Gruppen sind chemisch an ein zentrales Silanmolekül 

gebunden (Anusavice et al., 2013; Ilie & Stawarczyk, 2018; Kunzelmann, 2008).  

Die disperse Phase wird durch anorganische Füllstoffe wie Quarz, Keramik und 

Siliziumdioxid gebildet (Heintze, 2020; Hellwig et al., 2013; Munshi et al., 2017). 

Dadurch werden physikalische und mechanische Eigenschaften verbessert. 

Polierbarkeit, Verschleißfestigkeit, E-Modul, Druck- und Zugfestigkeit werden 

optimiert, die Röntgenopazität erhöht, wohingegen die Polymerisationsschrumpfung, 

der Monomergehalt, die Wasseraufnahme, Lufteinschlüsse und die thermische 

Expansion bzw. Kontraktion verringert werden (Anusavice et al., 2013; Ferracane, 

1995, 2011; Hellwig et al., 2013; Ilie & Stawarczyk, 2018; Munshi et al., 2017; Suzuki, 

2004). 
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Abb. 5: Komposite mit verschiedenen Füllkörpern (nach Hellwig et al., 2013):  
 A: Makrofüllerkomposit     
 B: Homogener Mikrofüllerkomposit     
 C: Hybridkomposit         
 D: Inhomogener Mikrofüllerkomposit 

 

Nach der Art und Größe der Füllkörper ergibt sich die Klassifikation von Kompositen 

(Anusavice et al., 2013; Hellwig et al., 2013; Ilie & Stawarczyk, 2018; Lutz & Phillips, 

1983), die sich durch ihre Zusammensetzung nicht nur in chemischen, sondern auch 

in ihren physikalischen und mechanischen Eigenschaften unterscheiden (Abb. 5 und 

Tab. 2). Die Eigenschaften der Kompositzähne der in dieser Untersuchung 

verwendeten Prothesenzähne sind in Tab. 2 dargestellt. Die verwendeten 

Prothesenzähne werden in Tab. 3 aufgelistet. 

A B

C D
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Tab. 2: Kompositarten (Ferracane, 2011; Hellwig et al., 2013; Ilie & Hickel, 2009; Ilie & Stawarczyk, 
2018; Kunzelmann, 2008; Lutz & Phillips, 1983)  

Kompositart Füllkörper Positive 

Materialeigenschaften 

Negative 

Materialeigenschaften 

Makrofüller-

komposit 

10-50 μm Frakturen ↓ 

Röntgenopazität 

schlechte bis keine Polierbarkeit                    

Plaqueanlagerung ↑             

Verschleiß ↑            

Wasseraufnahme ↑ 

Schwermetallabgabe 

Mikrofüller-

komposit 

40-50 nm  Polierbarkeit ↑ physikalische Eigenschaften ↓ 

Wasseraufnahme ↑                      

nicht röntgenopak 

 Homogener 

Mikrofüller-

komposit 

kolloidales SiO2  Limitation anorganischer 

Füllkörper auf ca. 35 Gew.-%: 

à Monomergehalt ↑                 

à Verschleiß ↑            

à Polymerisation-   

iiiiiischrumpfung ↑ 

 Inhomogener

Mikrofüller-

komposit 

kolloidales SiO2 + 

Präpolymerisate 

(zermahlene 

Mikrofüller) 

Präpolymerisate                 

à Füllkörpergehalt 50-

60 % à neg. Eigenschaften 

homogener 

Mikrofüllerkomposite 

ausgeglichen 

Chipping ↑ 

Hybridkomposit 

(= Mikro-+ 

Makrofüller) 

Mikrofüller          

(10-20 %):      

kolloidales 

SiO2,                                           

Makrofüller         

(80-90 %):              

gemahlene 

mech. Eigenschaften ↑   

physik. Eigenschaften ↑             

Ästhetik ↑            

Röntgenopazität 
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Glasfüllkörper                                  

à 75-85 % 

Füllkörper 

 Grobpartikel-

Hybrid 

Makrofüller: 1-

10 μm, Mikrofüller: 

40 nm 

  

 Feinpartikel- 

Hybrid 

Makrofüller: 0,6-

1 μm, Mikrofüller:  

40 nm 

  

 Nanohybrid-

komposit 

Makrofüller: 0,6-

1 μm, Mikrofüller:  

5-100 nm 

  

 

2.3.3 Künstliche Alterung mittels thermischer Wechselbelastung 

Werden Prothesen im täglichen Leben zur Nahrungs- bzw. Getränkeaufnahme 

genutzt, sind die Prothesenzähne verschiedenen Temperaturen unterschiedlich lange 

ausgesetzt. Um den zeitsparenden Vorteil von in-vitro Studien zu erzeugen, wird 

künstliche Alterung mittels thermischer Wechselbelastung simuliert. Das Prinzip der 

künstlichen Alterung mittels thermischer Wechselbelastung beruht auf 

Wasserabsorption und den unterschiedlichen Wärmeausdehnungskoeffizienten α 

(Ausdehnungskoeffizient oder Längenausdehnungskoeffizient) der Materialien. 

Braden (1964) konstatiert, dass die Wasserabsorption bei dentalen Kunststoffen auf 

Diffusion beruht, welche deutlich von der Temperatur beeinflusst wird. Diese 

Wassereinlagerung reduziert die Festigkeit von dentalen Kunststoffen (Machado, 

Puckett, Breeding, Wady, & Vergani, 2012). Werden verschiedene Werkstoffe mit 

unterschiedlichen Wärmeausdehnungskoeffizienten (WAK α) verwendet, erzielt 

thermische Wechselbelastung thermischen Stress innerhalb der Verbundzone und die 

Verbundfestigkeit sinkt (Hohmann, 1983; Magne, Kwon, Belser, Hodges, & Douglas, 



 
22 

1999). Dabei kann die lineare Ausdehnung eines Körpers mit dem 

Wärmeausdehnungskoeffizient ∝ berechnet werden: 

∆# =∝	∗ #! ∗ 	∆' (∆#: )ä+,-+ä+.-/0+,, #!: 203,4+,3#ä+,-, ∆': '-56-/470/ä+.-/0+,) 

(Wenisch, 2005). Stettmaier, Kinder, Vahl, und Reinhardt (1978) bemerken, dass der 

WAK α von Komposit in etwa zwei- bis achtmal höher ist als der WAK α von 

Zahnhartsubstanzen. Dabei gilt für den Schmelz ein WAK α von 11.4x10-6 /°K und für 

Dentin ein WAK α von 7x10-6/°K (Ernst, Canbek, Euler, & Willershausen, 2004). Für 

die vorliegende Studie interessanter sind die WAK α beispielsweise bei 

Kunststoffzähnen, welche aus PMMA (WAK α = 80x10-6/°K) und anorganischen 

Füllkörpern wie SiO2 (WAK α = 0,5x10-6/°K) bestehen. Ein aus PMMA bestehendes 

Werkstück mit der gleichen Ausgangslänge wie ein aus SiO2 bestehendes Werkstück 

dehnt sich bei gleicher Temperaturerhöhung um das 160-fache mehr aus als das aus 

SiO2 bestehende. Sind beide Werkstoffe in einem Werkstück kombiniert, führt dies bei 

thermischer Wechselbelastung zu Spannungen. Ob dies Auswirkungen auf das 

Verschleißverhalten mit sich bringt, wird in der vorliegenden Untersuchung getestet. 

2.4 Verschleißstudien an Prothesenzähnen 

Wie in den vorangegangenen Kapiteln erläutert, gibt es neben diversen in-vitro 

Verschleißtests eine ständige Veränderung der Materialzusammensetzung von 

Prothesenzähnen, wodurch neue Produktreihen entstehen (Rosentritt, Heidtkamp, 

Hösl, Hahnel, & Preis, 2016). Deshalb sind Vergleiche der aktuellen Produktreihen 

unter standardisierten Vorgehensweisen notwendig. Schon der Probenauswahl und 

Probenherstellung geschuldet, simulieren Verschleißuntersuchungen nicht immer die 

klinische Situation. Werden Frontzähne (Munshi et al., 2017) oder Materialblöcke 

(Whitman, McKinney, Hinman, Hesby, & Pelleu, 1987) als Probekörper verwendet, 

findet eine Kausimulation oftmals nicht unter praxisnahen Bedingungen statt (Preis, 

Hahnel, Behr, & Rosentritt, 2018). Plane Ebenen an Molaren können sowohl den 

größeren Verschleiß von Molaren bei eugnathen Gegebenheiten (Whitman et al., 

1987) als auch den Materialabtrag durch Einschleifen bei nicht eugnathen 

Gegebenheiten simulieren (Rosentritt, 2015). Oftmals wird in Untersuchungen 

zeitgleich zur mechanischen Verschleißsimulation eine thermische Wechselbelastung 
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der Prüfkörper veranlasst (Ghazal, Steiner, et al., 2008; Lang & Schießl, 2018). 

Außerdem wird oftmals nicht untersucht, wie hoch das Verschleißvolumen der 

Materialien ohne thermische Wechselbelastung wäre. Nicht jeder Kunststoff verliert 

durch thermische Wechselbelastung im gleichen Umfang an Verschleißwiderstand 

(Yap, Wee, Teoh, & Chew, 2001).  
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3 Fragestellungen 
 

Das Ziel der vorliegenden in-vitro Untersuchung ist es, Kunststoffzähne verschiedener 

Hersteller nach Wasserlagerung in zwei verschiedenen Methoden mit einem 

Kausimulator auf deren Verschleißverhalten zu testen und zu vergleichen. Dabei 

ergeben sich folgende Nullhypothesen: 

 

1. Thermische Wechselbelastung vor Kausimulation hat keinen Einfluss auf das 

Verschleißverhalten verschiedener Produktreihen von Prothesenzähnen. 

 

2. Zwischen verschiedenen Produktreihen von Prothesenzähnen bestehen keine 

Unterschiede im Verschleißverhalten bei Kausimulation ohne vorherige thermische 

Wechselbelastung. 

 

3. Zwischen verschiedenen Produktreihen von Prothesenzähnen bestehen keine 

Unterschiede im Verschleißverhalten bei Kausimulation mit vorheriger thermischer 

Wechselbelastung. 
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4 Material und Methode 
 

Im Rahmen der vorliegenden in-vitro Untersuchung wurden im Hauptversuch 112 

Prothesenzahnhälften vier verschiedener Produktreihen in einem Zwei-Körper-

Verschleißtest auf deren Verschleißverhalten getestet. Bei der Hälfte der Proben 

erfolgte vor der Kausimulation eine thermische Wechselbelastung. Prothesenzähne 

bestehen aus unterschiedlichen Schichten wie einer Schmelz-, Dentin-, Basis- und 

oder Halsschicht. Diese können sich wiederum in deren Materialien und Ausdehnung 

unterscheiden (Abb. 6).  

 

4.1 Methodenentwicklung (Vorversuche) 

Für den Verschleißversuch mussten die am besten geeigneten Areale für 

Verschleißspuren auf den jeweiligen Prothesenzähnen ermittelt werden. Deshalb 

wurden im Vorversuch 1 die jeweiligen Stärken der Kunststoffschichten bestimmt. Im 

darauf aufbauenden Vorversuch 2 wurden die Parameter für den Hauptversuch 

ermittelt und die Durchführbarkeit der Methode überprüft. 

 

Abb. 6: Darstellung der Schmelz-, Dentin-, Basis- und Halsschicht an einem exemplarischen 
Prothesenzahnschliff 

 

Schmelzschicht 

 

Dentinschicht 

 

Basis-/Halsschicht 
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4.1.1 Material und Zahnauswahl 

Tab. 3 gibt einen Einblick in die Werkstoffspezifikationen der verwendeten Kunststoffe 

und einen Überblick über die Verteilung der Proben entsprechend der Vor- und 

Hauptversuche. Bei der Auswahl der Zähne wurden mit den Produktreihen artegral® 

HD, Condyloform® II NFC+, Veracia und VITA PHYSIODENS® Posterior 

Prothesenzähne verwendet, bei denen die Schmelz- und Dentinanteile aus dem 

gleichen Material bestehen. Bei den Pala Premium 8 Zähnen besteht lediglich die 

Schmelzschicht aus dem vom Hersteller als besonders verschleißbeständig 

beworbenen Material. Alle fünf Fabrikate gleichen sich in einem mehrschichtigen 

Aufbau und in der Aufteilung in Schmelz-, Dentin-, Basis- bzw. Hals- und eventuellen 

Rückenschneidearealen. Bei Informationen über die Verschleißbeständigkeit der 

Produktreihen wird meist nur auf die Kunststoffart der Schmelz- und eventuell der 

Dentinschicht hingewiesen. Dass diese Schichten im Querschnitt im Vergleich zu den 

Basis- bzw. Halsschichten teilweise einen geringeren Teil einnehmen, geht hier oft 

unter (Preis et al., 2018; Rosentritt, 2015). Nur bei den VITA PHYSIODENS® Posterior 

Prothesenzähnen bestehen alle Schichten aus dem gleichen Kunststoff (Rosentritt, 

2015). Deshalb wurden keine Materialblöcke (Whitman et al., 1987), welche nur aus 

den jeweiligen Schmelz- und Dentinkunststoffen bestehen, verwendet. Es wurden 

molare Prothesenzähne (Stober et al., 2006; Suzuki, 2004) getestet und keine 

Frontzähne (Munshi et al., 2017; Preis et al., 2018; Rosentritt, 2015). Dadurch sollten 

praxisnahe Bedingungen geschaffen werden, weil partielle oder totale Prothesen 

mitunter im molaren Bereich bei der Aufstellung und Eingliederung eingeschliffen 

werden. Außerdem verschleißen molare Zähne bei eugnathen Gegebenheiten 

schneller als anteriore (Whitman et al., 1987).  
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Tab. 3: Materialien der im Hauptversuch bzw. Vorversuch verwendeten Produktreihen 
(S= Schmelzschicht, D= Dentinschicht, B/H= Basis- bzw. Halsschicht, 1= Vorversuch 1, 2= Vorversuch 2, 3= Hauptversuch) 

Produktname  Produkteigenschaften S D B/H Hersteller 
Proben-
anzahl     
1 / 2 / 3 

Unterart Kunststoffart 

artegral® HD  
Modified Polymer-Network (HMP-N ®)  * *  

Merz Dental GmbH, 
Lütjenburg 2 / 8 / 28 

PMMA-Kunststoff mit 
anorganischen Füllkörpern 
/IPN-PMMA 

PMMA-Kunststoff 

Organischen Modifiziertes Polymer-
Netzwerk (OMP-N®)    

  * 

Pala Premium 8  
NanoPearls®/ FleXecure® *   

Kulzer GmbH,           
Hanau 2 / 0 / 0 

PMMA   * * 

VITA PHYSIODENS® 
Posterior Microfiller Reinforced Polyacrylic (MRP) * * * 

Vita Zahnfabrik GmbH & 
Co KG,                      
Bad Säckingen 

0 / 0 / 28 
Inhomogenes 
Mikrofüllerkomposit 

Komposit Condyloform® II 
NFC+ 

NanoFilledComposite+ (NFC+) * *  
Candulor Dental GmbH, 
Rielasingen-Worblingen 0 / 0 / 28 Nanohybridkomposit  

PMMA   * 

Veracia 
Mikrogefülltes Hybrid-Komposit (MF-H ) * *  

Shofu Dental GmbH, 
Ratingen 2 / 8 / 28 

Mikrogefülltes 
Hybridkomposit 

 

PMMA    * 
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4.1.2 Vorversuch 1: Ermittlung der Schmelz- und Dentinschichtstärken 

Zur Ermittlung der für Verschleißversuche am besten geeigneten Areale im jeweiligen 

Prothesenzahn wurden im Vorfeld Zahnschliffe der Produktreihen artegral® HD, Pala 

Premium 8 und Veracia hergestellt bzw. vermessen. Bei der Produktreihe VITA 

PHYSIODENS® Posterior konnte auf dieses Procedere verzichtet werden, da sich die 

Schichten laut Herstellerangaben lediglich in den Farbpigmenten unterscheiden 

(Rosentritt, 2015). Bei den Condyloform® II NFC+ wurde ebenfalls auf Zahnschliffe 

verzichtet, weil die Rücksprache mit dem Hersteller ergab, dass eine vestibulär 

erzeugte Fläche für die Verschleißuntersuchungen in der Nanohybridkompositschicht 

am besten geeignet ist. 

4.1.2.1 Probenherstellung 

Zur Bestimmung der Schichtstärken wurden Probekörper hergestellt, indem die 

Prothesenzähne eingebettet wurden. Als Einbettmasse diente ein Kaltpolymerisat 

(Technovit® 4071, Kulzer GmbH, Hanau, Deutschland), das nach Herstellerangaben 

verarbeitet wurde. Nach der Erhärtung des Einbettmaterials wurden die Probekörper 

im Sägemikrotom (SP 1600, Leica Mikrosysteme Vertrieb GmbH, Wetzlar, 

Deutschland) in einer Schichtstärke von 500 µm unter Wasserkühlung geschnitten 

(Abb. 7). Es wurde von jeder Produktreihe je ein Probekörper in horizontaler Richtung 

und einer in sagittaler Richtung geteilt. 
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Abb. 7: Herstellung der Probekörper im Sägemikrotom SP 1600 

 

4.1.2.2 Vermessung der Zahnschliffe 

Die Zahnschliffe wurden jeweils einzeln unter einem Stereomikroskop (Olympus 

SZH10, Olympus Europa SE & Co. KG, Hamburg, Deutschland) in 7,5facher 

Vergrößerung betrachtet und mit der damit verbundenen Videokamera (Sony DXC-

950P 3CCD Color Video Camera, Sony Corporation, Tokyo, Japan) auf beiden 

Schliffseiten abfotografiert. Die für Verschleißuntersuchungen in Frage kommenden 

Areale auf den digitalisierten Zahnschliffen wurden mit Hilfe der Software analySIS 

docu (Olympus Soft Imaging Solutions GmbH, Münster, Deutschland) 

zweidimensional vermessen. 

4.1.3 Bestimmung der Parameter für den Vorversuch 2 und den Hauptversuch 

Vor der Durchführung des Hauptversuches mussten vor allem die Parameter der 

thermischen Wechselbelastung, der Kausimulation und der Digitalisierung der 

Verschleißspuren definiert werden. Nach dem Festlegen der Methode für den 

Hauptversuch sollte diese im Vorversuch 2 auf den im Vorversuch 1 ermittelten 

Flächen der Prothesenzähne auf ihre Durchführbarkeit hin überprüft werden. 
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4.1.3.1 Methodenentwicklung Wasserlagerung 

Die Dauer der Wasserlagerung von Probekörpern vor in-vitro Untersuchungen variiert 

in der Literatur von 24 Stunden bis 100 Tage (Nishigawa et al., 2006). Größere 

Bedeutung als dem Zeitintervall wird dem Lagern bei 37 °C in künstlichem Speichel 

attestiert (Musanje & Darvell, 2003). 37 °C werden stets als Pendant zur 

Mundhöhlentemperatur beschrieben (Munshi et al., 2017). Entionisiertes Wasser 

simuliert nicht vollständig die klinischen Eigenschaften des Speichels (Edgerton, 

Tabak, & Levine, 1987). Dafür gewährleistet es aber durch konstante 

Zusammensetzung eine reproduzierbare Methodendurchführung (Liebermann et al., 

2016). In der vorliegenden Untersuchung lagerte jedes Probenpaar vor Kausimulation 

oder thermischer Wechselbelastung für sieben Tage in entionisiertem Wasser bei 

37 °C (Whitman et al., 1987). 

4.1.3.2 Methodenentwicklung thermische Wechselbelastung 

Analog anderer in-vitro Untersuchungen wurde für die Temperatur des 

Kaltwasserbeckens 5 °C und für die des Warmwasserbeckens 55 °C gewählt (Heintze, 

2006). In vielen Studien beträgt die Dauer eines Zyklus thermischer Wechselbelastung 

2 min (Ghazal, Steiner, et al., 2008; Lang & Schießl, 2018; Munshi et al., 2017; 

Rosentritt, 2015; Rosentritt, Handel, & Hahnel, 2010). Da in den meisten Studien das 

Temperatur-Wechselgerät in den Kausimulator integriert ist, sind dort die Anzahl der 

Zyklen der thermischen Wechselbelastung an die Anzahl der Zyklen der Kausimulation 

gekoppelt. Dies war mit der hier verwendeten Laboreinrichtung nicht möglich. Zur 

Bestimmung der Zyklenanzahl für die thermische Wechselbelastung wurde die 

gemessene Dauer der 120.000 Kausimulatorzyklen durch das zweiminütige 

Zeitintervall eines thermischen Wechselbelastungszyklus geteilt. Somit wurden 1.200 

Zyklen errechnet. Ein weiterer Weg zur Festlegung der Zyklenanzahl für die 

thermische Wechselbelastung wäre gewesen, andere Studien aus der Literatur 

heranzuziehen, bei welchen die thermische Wechselbelastung zeitgleich zur 

Kausimulation abläuft, um aus den darin beschriebenen Kauzyklenanzahlen 

und -frequenzen die Zyklusanzahl für die thermische Wechselbelastung berechnen zu 

können. Diese würden dann beispielsweise bei ca. 830 Zyklen liegen (Rosentritt, 

2015). Andere Autoren verwendeten in ihrem 2K-VT 600 Zyklen (Hahnel et al., 2009; 
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Rosentritt et al., 2010). Im Vergleich zu diesen Studien war die Zyklenanzahl der 

thermischen Wechselbelastung in der hier beschriebenen Arbeit (1.200 Zyklen) um 

45 % bzw. 100 % höher. 

4.1.3.3 Methodenentwicklung Kausimulation 

Kaukräfte werden im Bereich von 10 N bis 340 N simuliert, wobei die meisten Studien 

Kräfte im Bereich von 50 N verwenden (Koletsi, Iliadi, Eliades, & Eliades, 2019). In der 

vorliegenden Studie erfolgte die Belastung der Proben mit einer Zusatzlast von 5 kg 

(annähernd 50 N). Da das Gewicht der Halterung zur Aufnahme der Zusatzlast ca. 

900 g beträgt, lag die Gesamtbelastung pro Probe bei ca. 58 N. Auch die verwendete 

Kauzyklenanzahl bei Verschleißuntersuchungen differiert von 5.000 bis 1,2 Millionen 

(Koletsi et al., 2019). 250.000 Kauzyklen sind einem Jahr Verschleiß in-vivo 

gleichzusetzen (DeLong & Douglas, 1991; DeLong, Sakaguchi, Douglas, & Pintado, 

1985; Sakaguchi, Douglas, DeLong, & Pintado, 1986). Hieraus wurde für die 

vorliegende Studie abgeleitet, dass 120.000 Zyklen einer Tragezeit von ungefähr 

sechs Monaten entsprechen. Generell wird bei der Kausimulation auf entionisiertes 

Wasser als Umgebungsmedium zurückgegriffen, weil Speicheleigenschaften 

individuell zu stark variieren (Preis et al., 2018). Eine hohe Reproduzierbarkeit auf 

Seiten der Antagonisten wird durch Steatitkörper erreicht (Hahnel et al., 2009). 

4.1.3.4 Methodenentwicklung Digitalisierung der Verschleißspuren 

Beim Vermessen der Auswirkungen tribologischer Verfahren in der Zahnmedizin 

werden unterschiedliche Konzepte beschrieben. Grundsätzlich wird meist entweder 

das abradierte Volumen oder die maximale Verschleißtiefe vermessen (Rosentritt et 

al., 2010; Stober et al., 2010). Wenn man den Verschleiß von Prothesenzähnen durch 

Vergleichen von zweidimensionalen Okklusalaufnahmen beurteilt (Lang & Schießl, 

2018), ist es schwierig, dreidimensionale Rückschlüsse zu treffen. Oftmals ist 

Literaturquellen zu entnehmen, dass nicht die Proben direkt, sondern Gipsreplikate 

vermessen wurden (Rosentritt et al., 2010; Stober et al., 2006). Dies ist notwendig, 

wenn die Proben in einem longitudinalen Design vermessen werden (Dupriez et al., 

2015; Ghazal, Yang, Ludwig, & Kern, 2008; Stober et al., 2006). Für die vorliegende 

Untersuchung wurde kein longitudinales Design gewählt und deshalb auf Replikate 
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verzichtet. Stehen dem Scanner nach der Verschleißuntersuchung keine 

Bezugsebenen oder Referenzpunkte von den Proben mehr zur Verfügung um einen 

Volumenunterschied zu berechnen, müssen die Proben schon vor der Untersuchung 

als Referenzkörper gescannt werden. In dem hier beschriebenen Versuch konnte die 

plangeschliffene Fläche nach der Probenherstellung als Referenz genutzt werden. 

4.1.4 Vorversuch 2: Überprüfung der Durchführbarkeit der definierten 
Parameter und der Methode für den Hauptversuch 

Die Probenherstellung, die Wasserlagerung, die Probenkonditionierung durch 

künstliche Alterung und die Kausimulation erfolgte analog der unter dem Hauptversuch 

(Kapitel 4.2) beschriebenen Methoden und Parametern. Hierfür wurden jeweils vier 

Zahnhälften der Produktreihen artegral® HD und Veracia direkt nach der 

Wasserlagerung der Kausimulation unterzogen und die anderen vier Zahnhälften 

jeweils vor der Kausimulation mit Temperaturwechselbelastung konditioniert. Nach der 

Kausimulation wurden die Probekörper jeweils einzeln unter dem Stereomikroskop in 

7,5facher Vergrößerung betrachtet und mit der damit verbundenen Videokamera 

abfotografiert. Die Verschleißspuren auf den digitalisierten Probekörpern wurden mit 

Hilfe der Software analySIS docu zweidimensional vermessen. Darüber hinaus wurden 

zur Überprüfung der für den Hauptversuch gewählten Auswertestrategie die 

Verschleißspuren analog den Kapiteln 4.2.4 und 4.2.5 digitalisiert bzw. ausgewertet. 

Bei den Pala Premium 8 Zähnen besteht nur die Schmelzschicht aus 

Nanohybridkomposit. In dieser konnten im Vorversuch 1 keine ausreichend großen 

Areale für Verschleißuntersuchungen mit der in dieser Untersuchung gewählten 

Methode ausfindig gemacht werden. Deshalb wurde diese Produktreihe weder im 

Vorversuch 2 noch im Hauptversuch verwendet.  
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4.2 Hauptversuch 

Im Rahmen der hier vorliegenden in-vitro Studie wurden jeweils 28 

Prothesenzahnhälften der Produktreihen artegral® HD, Condyloform® II NFC+, Veracia 

und VITA PHYSIODENS® Posterior in einem Zwei-Körper-Verschleißtest mit zwei 

verschiedenen Methoden auf deren Verschleißverhalten getestet (n = 112). Nach 

jeweils sieben Tagen Lagerung in entionisiertem Wasser wurden pro Produktreihe 

jeweils 14 Zahnhälften direkt in einen Kausimulator (CS-4.2 economy line, SD-

Mechatronik GmbH, Feldkirchen-Westerham, Deutschland) mit 50 N Zusatzbelastung 

und 120.000 Zyklen eingespannt (Methode KS). Die anderen 14 Hälften wurden vorher 

in einem Temperaturwechsel-Gerät (Thermocycler, THE1100, SD-Mechatronik 

GmbH, Feldkirchen-Westerham, Deutschland) mittels thermischer Wechselbelastung 

(1.200 Zyklen, 5 °C/ 55 °C je 2 min) behandelt (Methode TCKS). Mithilfe eines 

Laserscanners (LAS-20, SD-Mechatronik GmbH, Feldkirchen-Westerham, 

Deutschland) wurden die Oberflächen der Probekörper nach dem Kauversuch 

digitalisiert und das Verschleißvolumen mit der Geomagic® QUALIFYTM 2012 Software 

(3D Systems GmbH, Mörfelden-Walldorf, Deutschland) berechnet. Zur statistischen 

Auswertung wurden der Intraklassenkorrelationskoeffizient, ein Bland-Altman-

Diagramm und Varianzanalysen (α = 0,05) verwendet. Die einzelnen 

Bearbeitungsschritte jedes Probekörpers sind in folgender Abb. 8 schematisch 

dargestellt. 
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Abb. 8: Versuchsreihenfolge entsprechend des Versuchsdesigns und der Produktreihen. Nach der 
Wasserlagerung wurden lediglich 50 % der Proben einer thermischen Wechselbelastung unterzogen 
(A1-N1), während die anderen 50 % der Proben (A2-N2) ohne thermische Wechselbelastung einer 
Kausimulation ausgesetzt wurden. 

 

4.2.1 Probenherstellung 

Jeweils 14 Molaren-Prothesenzähne der Produktreihen artegral® HD, Veracia und 

VITA PHYSIODENS® Posterior wurden mit einer Trennscheibe in sagittaler Richtung 

(von bukkal nach lingual, zwischen mesio- und distobukkalen Höckern) geteilt. Die 

eine Hälfte wurde später der thermischen Wechselbelastung zugeführt, während die 
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andere Hälfte nach der Wasserlagerung direkt im Kausimulator getestet wurde. Die 

Methode der Probenherstellung bei den artegral® HD, Veracia und VITA 

PHYSIODENS® Posterior Prothesenzähnen ist am ehesten mit Untersuchungen zu 

vergleichen, bei denen aus Kunststoffzähnen Materialblöcke bzw. -scheiben erstellt 

und anschließend auf Verschleißanfälligkeit getestet wurden (Munshi et al., 2017; 

Rosentritt et al., 2010; Stober et al., 2010). Die molaren Condyloform® II NFC+ 

Zähne wurden in Rücksprache mit dem Hersteller nicht geteilt, sondern für jeden der 

28 Probekörper wurde ein Prothesenzahn verwendet. Nach dem Einbetten wurden 

die Proben mittels auf einem Tisch liegenden Sandpapieren der Körnungen 100, 220 

und 1.200 von grob nach fein unter ständiger Zugabe von entionisiertem Wasser 

plan geschliffen. Die Condyloform® II NFC+ Prothesenzähne wurden mit der 

Vestibulärfläche auf den Schleifpapieren aufgelegt und vorsichtig plan geschliffen. 

Unter ständiger Kontrolle mit Hilfe eines vorher erstellten Silikonschlüssels erfolgte 

ein 1-2 mm tiefer, flächiger Substanzabtrag. Das Planschleifen der vestibulären 

Flächen als Methode der Probenherstellung bei den Condyloform® II NFC+ 

Prothesenzähnen ähnelt der Herangehensweise von Ghazal, Yang, et al. (2008), 

welche bei ihrer in-vitro Untersuchung ebenfalls plane Areale an vestibulären 

Höckern erzeugten. Um ein gleichmäßiges Einbetten in Kunststoff und eine später 

senkrechte Ausrichtung zur Kausimulation zu gewährleisten, wurden die Proben mit 

Vaseline an einer Glasplatte fixiert. An den Standardprobentöpfen mit 

Sicherungssplint (SD-Mechatronik GmbH, Feldkirchen-Westerham, Deutschland) 

wurde das Gewinde temporär mit Silikon verschlossen, um es vor dem Eindringen 

von Einbettkunststoff zu schützen. Zum Einbetten der auf der Glasplatte fixierten 

Zahnhälfte wurde das Zwei-Komponenten-Einbettmittel Technovit® 4071 (Kulzer 

GmbH, Hanau, Deutschland) nach Herstellerangaben angerührt. Nach dem Anteigen 

wurde der Standardprobentopf (SD-Mechatronik GmbH, Feldkirchen-Westerham, 

Deutschland) mit Kunststoff schlüssig befüllt. Um Luftblasen zu minimieren, wurde 

die fixierte Zahnhälfte mit dem angerührten Kunststoff benetzt. Die an der Glasplatte 

fixierte, mit Einbettkunststoff benetzte Probe wurde auf den Standardprobentopf 

gesetzt. Zuerst führte das Eigengewicht dazu, dass die Probe langsam in den 

Einbettkunststoff absank. Anschließend wurde die Glasplatte durch Druck eben auf 

dem Standardprobentopf fixiert, während der Überschuss seitlich herausquoll. War 
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der Kunststoff ausgehärtet, konnten die Glasplatte, die Vaseline und die 

Kunststoffüberschüsse entfernt werden. Anschließend wurde die eingebettete Probe 

mit Sandpapier in aufsteigender Körnung (Nassschleifpapier mit den Körnungen 100-

220-1200) unter Zugabe von entionisiertem Wasser plan geschliffen. 

 

Zur Beseitigung der beim Schleifen entstanden Schmierschicht und den beim Fräsen 

entstandenen Spänen wurden die Proben mit einem Dampfstrahler für 3 sec in einem 

Abstand von 30 cm gereinigt. Die mit Papiertüchern getrockneten Flächen wurden mit 

einem Polierschwabbel im Handstück und passender Polierpaste auf Hochglanz 

poliert. Abb. 9 zeigt fertige Probekörper. Jedes Probenpaar wurde vor Kausimulation 

oder thermischer Wechselbelastung für sieben Tage in entionisiertem Wasser bei 

37 °C gelagert. 

 

 

 

Abb. 9: Fertige Probekörper 



 
37 

4.2.2 Probenkonditionierung durch künstliche Alterung (thermische 
Wechselbelastung) 

Zur künstlichen Alterung wurde die Hälfte der Proben in Zweiergruppen (Abb. 8) 1.200 

Zyklen in einem Temperaturwechsel-Gerät (Thermocycler, THE1100, SD-Mechatronik 

GmbH, Feldkirchen-Westerham, Deutschland) bearbeitet (Abb. 10). 

Abb. 10: Temperaturwechsel-Gerät (Thermocycler THE1100) mit Kaltwasserbecken (5 °C, links) und 
Warmwasserbecken (55 °C, rechts) 

 

Das Probenpaar wurde zuerst für 50 s im Warmwasserbecken bei 55 °C aufgeheizt. 

Die Transferzeit zum Kaltwasserbecken betrug 10 s. Weitere 50 s kühlten die Proben 

im Kaltbecken bei 5 °C ab. Erneute 10 s dauerte die Rückführung in die 

Ausgangssituation. Somit dauerte ein Zyklus insgesamt 120 s. Sowohl Warm- als auch 

Kaltwasserbecken waren mit entionisiertem Wasser gefüllt. Die ausreichende 

Bedeckung der Proben mit entionisiertem Wasser wurde regelmäßig kontrolliert. 
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4.2.3 Kausimulation 

Als Antagonisten wurden Steatitkugeln (SD Mechatronik GmbH, Feldkirchen-

Westerham, Deutschland) mit einem Durchmesser von 6 mm verwendet. Diese 

wurden alle zusammen vor Beginn der Versuche in passende Adapter zur Fixierung 

im Kausimulator mit Epoxidharz eingebettet. 

 

 

Abb. 11: Zwei-Achsen-Kausimulator CS-4 mit zwei Kammern 

 

Die im Thermocycler beanspruchten und die nur im Wasser gelagerten Proben wurden 

paarweise in einen Zweiachsen-Kausimulator (SD Mechatronik GmbH, Feldkirchen-

Westerham, Deutschland) gespannt (Abb. 11). Die Kausimulation ist schematisch in 

Abb. 12 dargestellt. 
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Abb. 12: Schematische Darstellung der Kausimulation:       
 A: Vertikalbewegung des Antagonisten nach unten (Absenken)     
 B: Lateralbewegung des Standardprobentopfes unter Antagonistenkontakt   
 C: Vertikalbewegung des Antagonisten (Anheben)      
 D: Lateralbewegung des Standardprobentopfes ohne Antagonistenkontakt zurück in die 
 Ausgangsposition 

 

Bevor und nachdem die Justierungsschrauben zur Festlegung der vertikalen 

Ausgangshöhen festgezogen wurden, wurde mit Shimstockfolie das Aufliegen der 

Steatitantagonisten auf den Zahnhälften überprüft. Dadurch konnte eine gleichmäßige 

Gewichtsbelastung sichergestellt werden. Die Parameter sind Tab. 4 zu entnehmen. 

Die Probenkammern wurden vor den Verschleißvorgängen mit entionisiertem Wasser 

gefüllt.  

Tab. 4: Parameter Kausimulation 

Zyklenanzahl Zusatzbelastung Vertikaler 
Hubweg Z = 
Lateraler 
Hubweg X 

Vertikale 
Geschwindigkeit 

Laterale 
Geschwindigkeit 

120.000 50 N 2,0 mm 50 mm/ s 30 mm/ s 

A C D B 
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4.2.4 Digitalisierung der Verschleißspuren 

Zur Entfernung von Verschleißpartikeln wurden die Proben vorsichtig mit 

entionisiertem Wasser gespült und anschließend mit einem Tuch getrocknet. Die 

Proben wurden in einem Laserscanner LAS-20 (SD-Mechatronik GmbH, Feldkirchen-

Westerham, Deutschland) positioniert. Nach dem Starten der LAS-20 Software (SD-

Mechatronik GmbH, Feldkirchen-Westerham, Deutschland) wurde eine Referenzfahrt 

getätigt. Als ,,Material‘‘ wurde die Voreinstellung ,,Composite‘‘ verwendet. Als 

,,Resolution xy‘‘ wurden 0,04 mm festgelegt und der Scan durchgeführt (Abb. 13). 

 

Abb. 13: Vermessungsequipment LAS-20       
 A: Montierter Probekörper in Scanraum des LAS-20     
 B: Digitalisiertes Verschleißfeld         

 

4.2.5 Vermessung der Verschleißvolumina 

Zur Vermessung des Volumenverlustes wurden die Scandateien in die Mess-Software 

(Geomagic® QUALIFYTM 2012, 3D Systems GmbH, Mörfelden-Walldorf, Deutschland) 

eingelesen. Nach Verkleinerung des Scanfeldes zur Reduktion überflüssiger 

Information wurden die Daten durch den programminternen Algorithmus bereinigt 
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(Entfernung des Rauschens, Glättung der Mess-Spitzen). Anschließend wurde die 

Referenzebene entsprechend des planen Anteils des Scanfeldes ausgerichtet. 

Dadurch konnte im Bereich der Verschleißspur ein Volumendefizit dargestellt werden 

(Abb. 14). Das Volumendefizit wurde für jede Probe bestimmt und der Auswertung 

zugeführt.  

 

Abb. 14: Darstellung des Auswertprocedere mit Bildschirmaufnahmen aus der Geomagic® QUALIFYTM 
2012 Software anhand einer exemplarischen Probe:      
 A: Scanfläche der Probe        
 B: Reduktion der Scanfläche und Bereinigung der Daten durch einen Algorithmus 
 C: Ausrichtung der Referenzebene       
 D: Darstellung des Volumendefizits mithilfe der Software  

 

A B

C D
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4.2.6 Statistische Analyse 
4.2.6.1 Methodenkritik (Reliabilität) 
4.2.6.1.1 Intra-Rater-Reliabilität 

Das Verschleißvolumen der 112 Probekörper wurde nach dem Scan jeweils fünfmal 

vom Hauptuntersucher mit der Geomagic® QUALIFYTM 2012 Software vermessen. Die 

Messsoftware für diese fünf Messungen wurde jeweils neu gestartet. Bei den fünf 

Einzelmessungen für jeden Prüfkörper wurde darauf geachtet, dass die zu 

vermessende plane Fläche zwar die Verschleißspur miteinschließt, jedoch die 

Grundform der Fläche eine jeweils andere ist. Alle fünf Messungen für einen 

Probekörper wurden hintereinander durchgeführt. Es wurde ohne Muster nach 

mehreren Stunden, Tagen und Wochen das Messverfahren für stichprobenartig 

ausgewählte Verschleißspuren wiederholt, um die Erinnerung zu verringern. Der aus 

diesen fünf Messungen für jeden Probekörper ermittelte Mittelwert wurde als 

Ergebniswert für die jeweilige Probe definiert, wodurch die Reliabilität entsprechend 

der Spearman-Brown-Formel erhöht wurde. Liegt beispielsweise die Reliabilität einer 

Messung bei 0,80, so liegt die Reliabilität für den Mittelwert aus fünf Messungen bei 

5*0,80/(1+4*0,80)=0,95. Die Übereinstimmung (Konkordanz, Reliabilität) wurde mittels 

Bland-Altman-Diagramms in Kombination mit dem Intraklassen-Korrelationskoeffizient 

(ICC) bestimmt (Szklo & Javier Nieto, 2014). Im Bland-Altman-Diagramm wurde die zu 

erwartende Anzahl der Beobachtungen außerhalb des Übereinstimmungsbereiches 

für die untere Grenze anhand der Formel 0,05*n - 0,43*√n und für die obere Grenze 

anhand der Formel 0,05*n + 0,43*√n ermittelt (Bland & Altman, 1986; Szklo & Javier 

Nieto, 2014). Der ICC kann gleichzeitig mehr als zwei Messzyklen eines Untersuchers 

einbeziehen. Für die fünf Messzyklen des Hauptuntersuchers wurde ICC (2, 1) 

gewählt. Weil mit dem Mittelwert über fünf Messwerte gerechnet wurde, wurde 

zusätzlich ICC (2, 5) berechnet (Koo & Li, 2016). 

4.2.6.1.2 Inter-Rater-Reliabilität 

Um eine Abhängigkeit der Messwerte vom Hauptuntersucher zu ermitteln bzw. 

auszuschließen, wurde eine Vermessung von stichprobenartig ausgewählten 

Probekörpern von einem Zweituntersucher anhand einer schriftlichen Anleitung und in 

Abwesenheit des Hauptuntersuchers vorgenommen. Der ICC kann gleichzeitig 
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mehrere Untersucher einbeziehen. Für den Vergleich der beiden Untersucher wurde 

ICC (2, 1) angegeben (Shrout & Fleiss, 1979). 

4.2.6.2 Analyse von Verschleißunterschieden verschiedener Produktreihen 
zwischen zwei verschiedenen Methoden (Fragestellung 1) 

Zuerst wird überprüft, ob durch die beiden verschiedenen Methoden, thermische 

Wechselbelastung vor Kausimulation oder keine thermische Wechselbelastung vor 

Kausimulation, unterschiedliche Verschleißergebnisse bei einer Produktreihe von 

einem der vier Hersteller erzeugt werden. Um eine Wechselwirkung zwischen diesen 

beiden Faktoren zu testen, wird eine zweifache Varianzanalyse mit den Faktoren 

Methode und Produktreihe sowie deren Wechselwirkung durchgeführt. Die 

Nullhypothese lautet: Es liegt keine Wechselwirkung zwischen Methode und 

Produktreihe vor. Als Signifikanzniveau wird α = 0,05 bzw. 5 % gewählt. Wird die 

Nullhypothese abgelehnt bzw. liegt eine Wechselwirkung vor, wird innerhalb der vier 

Hersteller eine einfache Varianzanalyse mit dem verbliebenen Faktor Methode 

durchgeführt. Für die Analysen der beiden Methoden innerhalb der vier Produktreihen 

wird das Signifikanzniveau nicht korrigiert, weil es sich um vier getrennte Stichproben 

handelt. 

4.2.6.3 Analyse von Verschleißunterschieden verschiedener Produktreihen bei 
jeweils einer Methode (Fragestellung 2 und 3) 

Für die sechs paarweisen Vergleiche zwischen den vier Herstellern innerhalb der 

beiden Methoden wird die Bonferroni-Korrektur angewandt (Harrell & Slaughter, 2001-

2020). Dafür werden bei den paarweise erfolgenden Vergleichen P-Werte bzw. der 

Vertrauensbereich korrigiert. Für Leser, welche an einem speziellen paarweisen 

Vergleich interessiert sind, werden in Kapitel 5 auch die unkorrigierten Werte 

angegeben. Um robuste Varianzen zu modellieren, wurde für die Varianzanalyse die 

,,regress‘‘-Prozedur der Statistiksoftware Stata 14.2 (Stata Corp LLC, College Station, 

TX, USA) verwendet. Die Umsetzung der robusten Varianzen geschieht mit HC3-

Varianzen, da diese für einen Stichprobenumfang kleiner als n = 250 empfohlen 

werden. Solche HC3-Varianzen sind robust u.a. gegen Abweichungen von der 

Normalverteilungsannahme (Long & Ervin, 2000). Bei der linearen Regression mit 

robusten Varianzen sind auf der Originalskala Vertrauensbereiche verfügbar. In 
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Anlehnung an die Empfehlung der American Statistical Association wird die 

Effektstärke mit dem 95 %-Vertrauensbereich interpretiert (Wasserstein & Amer 

Statistical Assoc, 2016; Wasserstein & Lazar, 2016).  
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5 Ergebnisse 
5.1 Ergebnisse Vorversuch 1 (Ermittlung der Schmelz- und 

Dentinschichtstärken) 

Bei den Produktreihen artegral® HD, Pala Premium 8 und Veracia wurde der für 

Verschleißuntersuchungen am besten in Frage kommende Bereich definiert als die 

Fläche, die bei einer Teilung der Zähne in sagittaler Richtung (von bukkal nach lingual) 

durch den mesio- bzw. distobukkalen Höcker verläuft. An dieser Stelle wurde das 

größte Längen- zu Breitenverhältnis im Vergleich zu den anderen Schichten 

gemessen. Die Ausdehnung der dort aufzufindenden maximalen Streckenlängen ist in 

folgender Tab. 5 dargestellt (Länge x Breite). 

 

Tab. 5: Flächen der einzelnen Zahnschichten bei sagittaler Teilung der Prothesenzähne 

Produktreihe Schmelz-
ausdehnung 

Dentin-
ausdehnung 

für Verschleiß-
untersuchung 
verfügbare Areale 

artegral® HD 4 mm x 0,8 mm 6 mm x 2 mm 7 mm x 4 mm 

Pala Premium 8 4 mm x 0,5 mm 7 mm x 3 mm 2,5 mm x 0,5 mm 

Veracia 6 mm x 1,3 mm 6 mm x 1 mm 8 mm x 1,7 mm 

 

Die Ergebnisse der Längen- und Breitenausdehnung dürfen nicht als rechteckige 

Flächen verstanden werden, wie in folgender Abb. 15 ersichtlich wird. 
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Abb. 15: Zahnschliff eines exemplarisch dargestellten Pala Premium 8 Prothesenzahnes (rot: 
Schmelz-, Dentin- und Basisschicht; gelb: Strecken und dazugehörige Längen) 

 

5.2 Ergebnisse Vorversuch 2 (Überprüfung der Durchführbarkeit der 
ausgewählten Parameter für den Hauptversuch) 

Tab. 6 stellt zum einen die mittelwertigen Verschleißvolumina der artegral® HD und 

Veracia Zähnen nach Kausimulation mit und ohne vorherige thermische 

Wechselbelastung dar. Zum anderen werden auch die zweidimensional vermessenen 

mittelwertigen Maße der Verschleißspuren angegeben. 
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Tab. 6: Wertetabelle der Mittelwerte der Verschleißvolumina bei Kausimulation mit (TCKS) und ohne 
(KS) vorherige thermische Wechselbelastung und der zweidimensional vermessenen mittelwertigen 
Fläche der Verschleißspuren (Länge x Breite) 

Produktreihe TCKS KS 

artegral® HD                                      

Verschleißvolumina:                                    

Flächen der Verschleißspuren:  

                                         

0,48 mm3                      

3.93 mm x 2,38 mm                        

                                  

0,27 mm3                         

3,62 mm x 1,95 mm 

Veracia                             
Verschleißvolumina:                                          

Flächen der Verschleißspuren: 

                                 

0,81 mm3                         

4,07 mm x 2,52 mm 

                                 

0,61 mm3                         

3,94 mm x 2,33 mm 

 

In Abb. 16 wird deutlich, dass der Verschleißtest nicht immer ausschließlich in der 

Schmelz- und Dentinschicht stattfand. 

 

artegral® HD Veracia

Abb. 16: 7,5fache Mikroskopaufnahmen der Verschleißspuren von Probekörpern der Produktreihen 
artegral® HD und Veracia nach dem 2. Vorversuch  
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5.3 Ergebnisse Hauptversuch 

Die Methode Kausimulation ohne vorherige thermische Wechselbelastung wird im 

folgenden Methode KS und die Methode Kausimulation mit vorheriger thermischer 

Belastung im folgenden Methode TCKS genannt. 

5.3.1 Deskriptive Ergebnisse des Verschleißtests 

 

Abb. 17 zeigt eine Übersicht der Ergebnisse der Verschleißversuche als Boxplot. Die 

artegral® HD Zähne weisen im Median den geringsten Verschleiß sowohl bei der 

Methode KS (0,36 mm3, Perzentil Q25/Q75 in mm3: 0,18/0,49), als auch bei der 

Methode TCKS (0,37 mm3, Perzentil Q25/Q75 in mm3: 0,26/0,45) auf. Die 

Produktreihe Condyloform® II NFC+ hingegen verzeichnet im Median die höchsten 

Verschleißwerte sowohl bei der Methode KS (0,89 mm3, Perzentil Q25/Q75 in mm3: 

0,69/1,13), als auch bei der Methode TCKS (1,04 mm3, Perzentil Q25/Q75 in mm3: 

0,46/1,64). Bei den Veracia Zähnen ist der Unterschied zwischen den beiden 

Methoden (Mediandifferenz: 0,005 mm3) ähnlich gering wie bei den artegral® HD 

Zähnen (Mediandifferenz: 0,01 mm3). Bei den VITA PHYSIODENS® Posterior Zähnen 

liegen die Mediane der beiden verschiedenen Methoden am weitesten auseinander 

(Mediandifferenz: 0,48 mm3). 
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KS    TC 

  

 

Abb. 17: Boxplot: Darstellung der Verschleißergebnisse für die jeweilige Gruppe für die Methode 
Kausimulation ohne vorherige thermische Wechselbelastung (KS) und Kausimulation mit vorheriger 
thermischer Wechselbelastung (TCKS); Ausreißer sind einzeln dargestellt, sobald diese mehr als 1,5 
Interquartilsabstände vom Perzentil Q25 bzw. Q75 entfernt liegen; die graphische Darstellung erfolgte 
mit der Software Stata 14.2 

 

5.3.1.1 Deskriptive Verschleißergebnisse der Kausimulation ohne vorherige 
thermische Wechselbelastung 

Werden Ranglisten erstellt, haben diese bei einer Sortierung nach Medianen die 

gleiche Reihenfolge wie bei einer Sortierung nach Mittelwerten. Daraus lässt sich auf 

wenige Ausreißer bzw. Ausreißer in geringem Betrag schließen. Im folgenden 

deskriptiven Vergleich werden die Mittelwerte beschrieben, weil diese für die 

Varianzanalysen in der schließenden Statistik verwendet werden. Die in Tab. 7 

eingetragenen Mittelwerte ergeben sich bei einer Gruppe aus dem Mittelwert der 

Ergebnisse der jeweils 14 Probekörper. Diese einzelnen Ergebnisse wiederum 

beruhen auf dem Mittelwert der jeweils fünfmaligen Vermessung eines Probekörpers. 

Die Mittelwerte der Verschleißvolumina bei den einzelnen Produktreihen bei 
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Kausimulation ohne vorherige thermische Wechselbelastung reichen von 

0,37 (± 0,15) mm3 bis 0,97 (± 0,15) mm3.  

 

Tab. 7: Wertetabelle der Verschleißvolumina in mm3 bei Kausimulation ohne vorherige thermische 
Wechselbelastung; n entspricht der Probekörperanzahl 

Produktreihe n Mittelwert  Standard-
abweichung 

1. Quartil Median 3. Quartil 

Condyloform® 
II NFC+  

14 0,97 0,44 0,69 0,89 1,13 

artegral® HD                14 0,37 0,15 0,26 0,36 0,45 

Veracia   14 0,63 0,20 0,48 0,62 0,78 

VITA 
PHYSIODENS® 
Posterior 

14 0,50 0,38 0,16 0,40 0,81 

 

5.3.1.2 Deskriptive Verschleißergebnisse der Kausimulation mit vorheriger 
thermischer Wechselbelastung 

Die Mittelwerte der Verschleißvolumina bei den einzelnen Herstellern reichen von 

0,36 (± 0,21) mm3 bis 1,08 (± 0,67) mm3. Thermische Wechselbelastung vor 

Kausimulation bewirkte eine Erhöhung der Mittelwerte der Verschleißvolumina bei den 

Condyloform® II NFC+ um 0,11 mm3, bei den Veracia Zähnen um 0,01 mm3 und bei 

den VITA PHYSIODENS® Posterior Zähnen um 0,45 mm3. Bei den artegral® HD 

Zähnen verringerten sich die Mittelwerte um 0,01 mm3 (Tab. 8). 
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Tab. 8: Wertetabelle der Verschleißvolumina in mm3 bei Kausimulation mit vorheriger thermischer 
Wechselbelastung; n entspricht der Probekörperanzahl 

Produktreihe n Mittelwert  Standard-
abweichung 

1. Quartil Median 3. Quartil 

Condyloform® 
II NFC+  

14 1,08 0,67 0,46 1,04 1,64 

artegral® HD                14 0,36 0,21 0,18 0,37 0,49 

Veracia   14 0,64 0,27 0,39 0,62 0,89 

VITA 
PHYSIODENS® 
Posterior 

14 0,95 0,35 0,69 0,88 1,15 

 

5.3.2 Schließende Statistik 
5.3.2.1 Einfluss von thermischer Wechselbelastung vor Kausimulation auf das 

Verschleißverhalten verschiedener Produktreihen von 
Prothesenzähnen (Fragestellung 1) 

In der zweifachen Varianzanalyse mit den Faktoren Methode und Produktreihe sowie 

deren Wechselwirkung wurde die Nullhypothese, dass es keine Wechselwirkung 

zwischen Methode und Produktreihe gibt, abgelehnt (P = 0,042 < α = 0,05). Dies 

bedeutet, dass es Wechselwirkungen zwischen Methode und Gruppe gibt. Deshalb 

wurden einfache Varianzanalysen innerhalb der einzelnen Produktreihen der 

Hersteller mit einem Signifikanzniveau von α = 0,05 überprüft. Diese lauteten: Es 

besteht eine Annahme, dass kein Unterschied in den Verschleißvolumina einer 

Produktreihe nach den beiden verschiedenen Methoden vorliegt. Tab. 9 ist zu 

entnehmen, dass bei den Produktreihen Condyloform® II NFC+, artegral® HD und 

Veracia kein statistisch aussagekräftiger Unterschied zwischen der Methode TCKS 

und der Methode KS festgestellt werden konnte. Für diese drei Produktreihen ist 

innerhalb der Grenzen des 95 %-Konfidenzintervalls keine Aussage zu treffen. Um 
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mögliche Unterschiede festzustellen, wäre ein größerer Stichprobenumfang notwendig 

(Wasserstein & Amer Statistical Assoc, 2016; Wasserstein & Lazar, 2016). Anders 

zeigten sich die VITA PHYSIODENS® Posterior Zähne, bei denen mit einem P-Wert 

von 0,004 die Nullhypothese abgelehnt wird. Bei dieser Produktreihe ist also ein 

statistisch signifikanter Unterschied zwischen den beiden Methoden KS und TCKS 

nachweisbar. 

Tab. 9: Ergebnisse der einfachen Varianzanalyse innerhalb der Produktreihen; Nullhypothese: Es liegt 
kein Unterschied zwischen den Verschleißvolumina einer Produktreihe nach den beiden 
verschiedenen Methoden vor. 

Produktreihe P-Wert Nullhypothese  95 %-Konfidenzintervall 

Condyloform® 
II NFC+  

0,629 beibehalten -0,350 - 0,569 

artegral® HD                0,947 beibehalten -0,153 - 0,143 

Veracia   0,944 beibehalten -0.191 - 0,205 

VITA 
PHYSIODENS® 
Posterior 

0,004 abgelehnt 0,154 - 0,740 

 

5.3.2.2 Unterschiede im Verschleißverhalten verschiedener Produktreihen von 
Prothesenzähnen bei Kausimulation ohne vorherige thermische 
Wechselbelastung (Fragestellung 2) 

Die einfache Varianzanalyse für die Methode KS zeigt, dass es statistisch signifikante 

Unterschiede zwischen den Produktreihen bei dieser Methode gibt (P < 0,001). Abb. 

18 zeigt die Mittelwerte der Verschleißergebnisse der einzelnen Produktreihen ohne 

thermische Wechselbelastung. Die unterschiedlichen Intervallbreiten sind auf eine 

unterschiedliche Streuung der Stichproben zurückzuführen. Die Stichprobenanzahl als 

Ursache dafür kann ausgeschlossen werden, da diese bei allen Produktreihen 
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konstant bei 14 lag. Sollen nun die einzelnen Produktreihen in sechs paarweise 

erfolgenden Vergleichen miteinander verglichen werden, gibt es zwei Möglichkeiten, 

die Auswirkungen auf das Ergebnis haben können. 

 

 

Abb. 18: Fehlerbalkendiagramm: Verschleißvolumina der einzelnen Produktreihen nach Kausimulation 
ohne vorherige thermische Wechselbelastung in mm3; blaue Punkte: Mittelwerte der 
Verschleißvolumina bei den einzelnen Produktreihen; Fehlerbalken stellen die 
95 %- Konfidenzintervalle dar; die graphische Darstellung erfolgte mit der Software Microsoft® Excel 
für Mac 16.54 (Microsoft Corp., Redmond, WA, USA) 

 

Die erste Möglichkeit ist, den Vergleich von jeweils zwei Produktreihen als eigenen 

Versuch anzusehen. Dies ist notwendig, wenn ein Leser nur an einem speziellen 

Vergleich zwischen zwei Produktreihen interessiert ist. Dafür werden unkorrigierte 

bzw. unadjustierte Werte verwendet. Die Ergebnisse sind in Tab. 10 dargestellt. 
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Tab. 10: Unadjustierte Verschleißvergleiche zwischen den Produktreihen nach der Methode KS  

Vergleich P-Wert Statistisch 
signifikant 

Im direkten Vergleich 
verschleißbeständiger 

Condyloform® II NFC+ vs. 
artegral® HD            

< 0,001 höchst signifikant artegral® HD 

Condyloform® II NFC+ vs. 
Veracia 

0,017 signifikant Veracia 

Condyloform® II NFC+ vs.       
VITA PHYSIODENS® 
Posterior 

0,006 sehr signifikant VITA PHYSIODENS® 

Posterior 

artegral® HD vs.                      
Veracia 

< 0,001 höchst signifikant artegral® HD 

artegral® HD vs.                       
VITA PHYSIODENS® 
Posterior  

0,254 nein tendenziell artegral® HD 

Veracia vs.                                   
VITA PHYSIODENS® 
Posterior 

0,276 nein tendenziell VITA 

PHYSIODENS® 

Posterior  

 

Die zweite Möglichkeit die verschiedenen Produktreihen miteinander zu vergleichen 

ist, dass alle Vergleiche als ein zusammengehöriger Versuch gesehen werden. Hierfür 

wird die Bonferroni-Korrektur angewendet, für die Vergleiche werden also korrigierte 

bzw. adjustierte Werte verwendet. Für die P-Werte gilt Punadjustiert*6=Padjustiert 

(bzw. 1 falls >1). Die Ergebnisse sind in Tab. 11 dargestellt. 
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Tab. 11: Adjustierte Verschleißvergleiche zwischen den Produktreihen nach der Methode KS  

Vergleich P-Wert Statistisch 
signifikant 

Im direkten Vergleich 
verschleißbeständiger 

Condyloform® II NFC+ vs. 
artegral® HD            

< 0,001 höchst signifikant artegral® HD 

Condyloform® II NFC+ vs. 
Veracia 

0,099 nein tendenziell Veracia 

Condyloform® II NFC+ vs.       
VITA PHYSIODENS® 
Posterior 

0,035 signifikant VITA PHYSIODENS® 

Posterior 

artegral® HD vs.                      
Veracia 

0,003 sehr signifikant artegral® HD 

artegral® HD vs.                       
VITA PHYSIODENS® 
Posterior 

1,000 nein tendenziell artegral® HD 

Veracia vs.                                   
VITA PHYSIODENS® 
Posterior 

1,000 nein tendenziell VITA 

PHYSIODENS® 

Posterior  

 

Nach Adjustierung können zwischen Veracia und Condyloform® II NFC+ Zähnen in 

Gegenüberstellung zum Vergleich zu den unadjustierten Werten statistisch keine 

signifikanten Ergebnisse mehr aufgezeigt werden. Bei den statistisch nicht 

signifikanten Vergleichen lässt sich nur eine Tendenz erkennen. 
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5.3.2.3 Unterschiede im Verschleißverhalten verschiedener Produktreihen von 
Prothesenzähnen bei Kausimulation mit vorheriger thermischer 
Wechselbelastung (Fragestellung 3) 

Die einfache Varianzanalyse für die Methode TCKS zeigt, dass es statistisch 

signifikante Unterschiede zwischen den Produktreihen bei dieser Methode gibt 

(P < 0,001). Abb. 19 zeigt die Mittelwerte der Verschleißergebnisse der einzelnen 

Produktreihen ohne thermische Wechselbelastung. Die unterschiedlichen 

Intervallbreiten sind auf eine unterschiedliche Streuung der Stichproben 

zurückzuführen. Die Stichprobenanzahl als Ursache dafür kann auch hier 

ausgeschlossen werden, da diese bei allen Produktreihen konstant bei 14 lag. Die 

Verschleißergebnisse der einzelnen Produktreihen nach der Methode TCKS werden 

in sechs paarweise erfolgenden Vergleichen statistisch überprüft. Wie in Kapitel 

5.3.2.2. erläutert, werden auch hier die unadjustierten und adjustierten Vergleiche 

dargestellt. 
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Abb. 19: Fehlerbalkendiagramm: Verschleißvolumina der einzelnen Produktreihen nach Kausimulation 
mit vorheriger thermischer Wechselbelastung in mm3; blaue Punkte: Mittelwerte der 
Verschleißvolumina bei den einzelnen Produktreihen; Fehlerbalken stellen die 
95 %-Konfidenzintervalle dar; die graphische Darstellung erfolgte mit der Software Microsoft® Excel 

 

Für Leser, die nur an einem speziellen Vergleich zwischen zwei Produktreihen 

interessiert sind, werden die unkorrigierten bzw. unadjustierten Werte angegeben. 

Dabei wird wieder jeder Vergleich als Einzelversuch betrachtet. Die Ergebnisse sind 

in Tab. 12 dargestellt. 
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Tab. 12: Unadjustierte Verschleißvergleiche zwischen den Produktreihen nach der Methode TCKS  

Vergleich P-Wert Statistisch 
signifikant 

Im direkten Vergleich 
verschleißbeständiger 

Condyloform® II NFC+ vs. 
artegral® HD            

0,001 sehr signifikant artegral® HD 

Condyloform® II NFC+ vs. 
Veracia 

0,035 signifikant Veracia 

Condyloform® II NFC+ vs.       
VITA PHYSIODENS® 
Posterior 

0,541 nein tendenziell VITA 

PHYSIODENS® 

Posterior 

artegral® HD vs.                      
Veracia 

0,006 sehr signifikant artegral® HD 

artegral® HD vs.                       
VITA PHYSIODENS® 
Posterior 

< 0,001 höchst signifikant artegral® HD 

Veracia vs.                                   
VITA PHYSIODENS® 
Posterior 

0,016 signifikant Veracia  

 

Versteht man die Vergleiche als einen zusammengehörigen Versuch, wird die 

Bonferroni-Korrektur angewendet. Für die Vergleiche werden also korrigierte bzw. 

adjustierte Werte verwendet. Für die P-Werte gilt Punadjustiert*6=Padjustiert 

(bzw. 1 falls > 1). Die Ergebnisse sind in Tab. 13 dargestellt. 
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Tab. 13: Adjustierte Verschleißvergleiche zwischen den Produktreihen nach der Methode TCKS  

Vergleich P-Wert Statistisch 
signifikant 

Im direkten Vergleich 
verschleißbeständiger 

Condyloform® II NFC+ vs. 
artegral® HD            

0,004 sehr signifikant artegral® HD 

Condyloform® II NFC+ vs. 
Veracia  

0,209 nein tendenziell Veracia 

Condyloform® II NFC+ vs.       
VITA PHYSIODENS® 
Posterior 

1,000 nein tendenziell VITA 

PHYSIODENS® 

Posterior 

artegral® HD vs.                      
Veracia  

0,037 signifikant artegral® HD 

artegral® HD vs.                       
VITA PHYSIODENS® 
Posterior 

< 0,001 höchst signifikant artegral® HD 

Veracia vs.                                   
VITA PHYSIODENS® 
Posterior 

0,094 nein tendenziell Veracia 

 

Nach Adjustierung können zwischen Veracia und Condyloform® II NFC+ Zähnen in 

Gegenüberstellung zum Vergleich zu den unadjustierten Werten statistisch keine 

signifikanten Ergebnisse mehr aufgezeigt werden. Ebenso ist dies bei 

Gegenüberstellung von VITA PHYSIODENS® Posterior und Veracia Zähnen zu 

beobachten. Bei den statistisch nicht signifikanten Vergleichen lässt sich nur eine 

Tendenz erkennen. 
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6 Diskussion 
6.1 Methodenentwicklung (Vorversuche) 
6.1.1 Diskussion der verwendeten Materialien 

Die Zuordnung von Produktreihen zu Materialklassen gestaltet sich durchaus als 

schwierig, da Autoren verschiedene Einteilungen für ihre Produktklassifizierung 

verwenden. Das Material der Schmelz- und Dentinschicht der artegral® HD Zähne wird 

von Hersteller und Autoren als PMMA-Hybrid, als PMMA mit anorganischen 

Füllkörpern (Wandtke & Brix, 2011) oder als IPN PMMA (Suzuki, 2004) bezeichnet und 

dadurch zwar gegenüber Kompositzähnen abgegrenzt (Preis et al., 2018; Suzuki, 

2004), aber nicht übereinstimmend in eine genaue Materialunterklasse eingeteilt. Bei 

den Condyloform® II NFC+ und Veracia Zähnen herrscht Einigkeit über die 

Materialklasse als Komposite (Heintze, Zellweger, et al., 2012; Preis et al., 2018; 

Stober et al., 2010). Das MRP-Material der VITA PHYSIODENS® Posterior 

Prothesenzähne hingegen wird von manchen Autoren als IPN PMMA eingestuft 

(Suzuki, 2004) und steht damit zu Veröffentlichungen anderer Autoren konträr, die das 

Material als Komposit einstufen (Preis et al., 2018). In der vorliegenden Untersuchung 

wurden die VITA PHYSIODENS® Posterior Prothesenzähnen unter Kompositzähne 

eingeordnet. 

6.1.2 Diskussion der Methode des Vorversuches 1 

Im Vorversuch 1 (Vv1) war die Schnittrichtung für die Zahnschliffe der Produktreihen 

artegral® HD, Pala Premium 8 und Veracia für jeweils ein Exemplar sagittal und für 

jeweils ein weiteres Exemplar horizontal angelegt. Dadurch ergaben sich Zahnschliffe 

in sagittaler und horizontaler Ebene, bei welchen die Ausdehnung der Schmelz- und 

Dentinareale bewertet werden konnte. Ob anderen Schnittachsen, Schichtstärken und 

Schnittansatzpunkte bei diesen Produktreihen Zahnschliffe mit größeren Schmelz- 

und Dentinarealen ergeben hätten, lässt sich höchstens mutmaßen, auf Grund der 

unendlich möglichen Schnittachsen, Schichtstärken und Schnittansatzpunkte aber 

nicht mit der in dieser in-vitro Studie verwendeten Methode nachmessen. Das 

Vermessen der für Verschleißuntersuchungen in Frage kommenden Areale auf den 

einzelnen Zahnschliffen gestaltet sich nur in Grenzen als reproduzierbar. Die Ursache 

hierfür ist, dass der Hauptuntersucher auf den Zahnschliffen nach Rechtecken sucht, 
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die in den zu testenden Arealen liegen und dabei im Vergleich zu den anderen 

Zahnschliffen annähernd die in Vorversuch 2 (Vv2) ermittelten benötigten 

Ausdehnungen besitzen. Dieser Nachteil ist aber in Anbetracht dessen, dass sich die 

am besten für die Verschleißuntersuchung geeigneten Areale relativ deutlich nach 

sagittaler Teilung zwischen mesio- und distobukkalen Höcker zeigen, zu 

vernachlässigen. 

6.1.3 Diskussion der Ergebnisse des Vorversuches 1  

Bei den Pala Premium 8 Zähnen besteht nur die Schmelzschicht aus 

Nanohybridkomposit und in dieser wurden im Vv1 keine ausreichend großen Areale 

für Verschleißuntersuchungen ausfindig gemacht. Daher wurde diese Produktreihe 

weder im Vv2 noch im Hauptversuch (Hv) verwendet. Bei den artegral® HD und 

Veracia Produktreihen stehen für Verschleißuntersuchungen im Schmelz- plus 

Dentinbereich nach einer Teilung der Zähne in sagittaler Richtung (von bukkal nach 

lingual) durch den mesio- und distobukkalen Höcker und anschließendem 

Planschleifen die am besten für Verschleißuntersuchungen zu nutzende Areale zur 

Verfügung. Bei den Veracia Zähnen ist es mit den für den Hauptversuch gewählten 

Parametern auf Grund der geringen Schmelz- plus Dentinstärke nur möglich, einen 

Großteil der einzelnen Verschleißvolumina rein schmelz- plus dentinbegrenzt zu 

erzeugen. 

6.1.4 Diskussion der Methode des Vorversuches 2 

Da die Methode des Vorversuches 2 der des Hauptversuches entspricht, wird diese 

ab Kapitel 6.2.1 diskutiert. 

6.1.5 Diskussion der Ergebnisse der Vorversuches 2 

Vergleicht man die im Vv2 generierten mittelwertigen Verschleißvolumina mit denen 

aus dem Hv, beträgt das Ergebnis bei den artegral® HD Zähnen bei der Methode ohne 

thermische Wechselbelastung (KS) im Vv2 (0,27 mm3) 27 % weniger als im Hv 

(0,37 mm3). Bei der Methode mit thermischer Wechselbelastung (TCKS) liegt das 

mittelwertige Verschleißvolumen im Vv2 (0,48 mm3) 33 % höher als im Hv (0,36 mm3). 

Bei den Veracia Zähnen ist das mittelwertige Verschleißvolumen bei der Methode KS 

(0,61 mm3) um 3,2 % niedriger als im Hv (0,63 mm3). Bei der Methode TCKS 
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(0,81 mm3) hingegen liegt der Mittelwert der Verschleißvolumina um 27 % höher als 

im Hv (0,64 mm3). Durch die teilweise großen prozentualen Abweichungen beim 

Vergleich der Verschleißvolumina zwischen Vv2 und Hv wird erkennbar, dass für ein 

ausreichendes Signifikanzniveau der Stichprobenumfang erhöht werden muss. Für 

eine klinische Abschätzung sind die Auswertungen aber bereits ausreichend. 

6.2 Hauptversuch 
6.2.1 Diskussion der Methode des Hauptversuches 
6.2.1.1 Probenherstellung 

Die planen Flächen befanden sich nach dem Planschleifen bei einer Produktreihe nicht 

immer an der gleichen Stelle. Weil der Zahn bei der Teilung immer wieder gedreht 

werden musste, besaßen die Zahnhälften nach der Teilung nicht immer eine plane 

Fläche. Je unterbrochener die Fläche war, desto mehr Volumen musste anschließend 

mit dem Schleifpapier abgetragen werden und desto weniger befand sich die plane 

Fläche in dem geplanten Bereich. Allerdings haben sowohl die Tiefe des 

Substanzabtrages (1-2 mm) durch Planschleifen, als auch die Tiefe der Verschleißspur 

Einfluss darauf, ob der Verschleiß rein schmelz- und dentinbegrenzt stattfand oder ob 

das Zahnhalsmaterial mit involviert war (Preis et al., 2018). Das Planschleifen der 

eingebetteten Proben erfolgte von Hand. Somit ist nicht gewährleistet, dass die Kräfte 

überall gleichmäßig verteilt waren. Dabei wurde nicht nur die überschüssige 

Einbettmasse entfernt, sondern auch der Standardprobentopf minimal angeschliffen.  

6.2.1.2 Wasserlagerung 

Die Dauer der Einlagerung beeinflusst signifikant die Wasserabsorption. Je geringer 

der Füllkörperanteil, desto höher ist die Wasserabsorption (Liebermann et al., 2016), 

wodurch sich wiederum die Verschleißanfälligkeit von Kunststoffen erhöhen kann 

(Abdelbary, 2014). Allerdings führt Wasserabsorption nicht immer zu einem 

messbaren Unterschied bei mechanischen Testverfahren (Musanje & Darvell, 2003). 

Bei Lagerung in klinischem Speichel könnte der Verschleiß auf Grund von erhöhter 

chemischer Beeinflussung der Kunststoffe größer ausfallen (Cilli et al., 2012; 

Liebermann et al., 2016).  
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6.2.1.3 Thermische Wechselbelastung 

In den meisten Studien findet die thermische Wechselbelastung zeitgleich zur 

Kausimulation statt (Ghazal, Steiner, et al., 2008; Lang & Schießl, 2018; Preis et al., 

2018). Dies war mit der Laboreinrichtung nicht möglich, da das Temperatur-

Wechselgerät und der Kausimulator nicht in Verbindung mit einander arbeiten. Daraus 

ergibt sich ein entscheidender Unterschied, welcher graphisch in Abb. 20 dargestellt 

ist.  

 

Betrachtet man die gesamten Kauzyklen als ein Zeitintervall, so wird der Zeitpunkt der 

Beendigung von 100 % der Kauzyklen als t100 bezeichnet. Somit ist der Zeitpunkt kurz 

vor dem Kaustart t0 (0 %). Der Zeitpunkt nach Beendigung von beispielsweise 60 % 

der Kauzyklen wird als t60 definiert. Vergleicht man nun ein System A, bei welchem die 

thermische Wechselbelastung zeitgleich zur Kausimulation stattfindet, mit einem 

System B, bei dem zuerst die vollständige Anzahl der Zyklen der thermischen 

t100 t60 t0 

TC 

TC KS 

KS 

B

A

Abb. 20: Mögliche Kombinationen Kausimulator und Thermocycler   
 A: Thermische Wechselbelastung (TC) zeitgleich zur Kausimulation (KS) 
 B: Thermische Wechselbelastung zeitlich und lokal getrennt von der Kausimulation 



 
64 

Wechselbelastung und danach erst die Kausimulation erfolgt (wie in der vorliegenden 

in-vitro Studie), sind bei beiden zum Zeitpunkt t100 alle Kau- und 

Wechselbelastungszyklen beendet. Aber zum Zeitpunkt t0 ist bei dem System B schon 

die gesamte thermische Wechselbelastung beendet und somit das zu testende 

Material schon vollständig thermisch belastet, während bei System A noch kein 

einziger Zyklus thermischer Wechselbelastung stattgefunden hat. Zu jedem Zeitpunkt 

in der Kausimulation sind bei System B 100 % der Zyklen beendet, wohingegen bei 

System A immer noch eine Restanzahl an auszuführenden Zyklen übrig ist (z.B. t60: 

40 % fehlende Zyklen).  

6.2.1.4 Kausimulation 

Bei dem Vergleich der Ergebnisse von Untersuchungen mit unterschiedlichen 

Kauzyklenanzahlen ist zu beachten, dass der Verschleiß nicht direkt proportional zu 

der Kauzyklenanzahl ist. Dies liegt nicht nur an der größer werdenden Kontaktfläche 

zwischen Probekörper und Antagonist, wodurch sich der Druck flächiger verteilt, 

sondern auch an der Verdichtung der Oberfläche (Müller et al., 2003). Außerdem ist 

es der Art des Kausimulators geschuldet, dass während der Kausimulation keine 

Spülung erfolgte, welcher in vergleichbaren Untersuchungen mit 37° warmen Wasser 

nachgekommen wurde (Munshi et al., 2017) oder mit der integrierten thermischen 

Wechselbelastung einherging (Ghazal, Steiner, et al., 2008; Lang & Schießl, 2018). 

Somit ist davon auszugehen, dass es zeitweise kein reiner 2K-VT, sondern minimal 

auch ein 3K-VT war (Abdelbary, 2014). Bei den Antagonisten werden in in-vitro 

Untersuchungen keine einheitlichen Durchmesser verwendet. Dies ist insofern 

relevant, da bei einem Durchmesser von 10 mm (Lang & Schießl, 2018) im Vergleich 

zu einem Durchmesser von 2 mm (Rosentritt et al., 2010) der Druck, welcher als Kraft 

pro Fläche definiert ist, kleiner ist. Dies kann Auswirkungen auf das 

Verschleißverhalten mit sich bringen. 

6.2.1.5 Vermessung der Verschleißvolumina (Inter- und Intra-Rater-Reliabilität) 

Weiterführend sollte geklärt werden, ob die Messergebnisse der Verschleißvolumina 

durch Software und Untersucher reproduzierbar sind. Diese Notwendigkeit bestand, 

weil der Prozess der Vermessung nicht vollautomatisch ablief, sondern der 
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Untersucher sowohl die Referenzebene als auch die Verschleißspur definieren musste 

(Kapitel 4.2.5.). Die Reliabilität für den Hauptuntersucher war sowohl im Bland-Altman-

Diagramm als auch im Hinblick auf den ICC sehr gut (Tab. 14 und Abb. 21). Der für 

die fünf Messzyklen des Hauptuntersuchers berechnete ICC, der ICC des 

Hauptuntersuchers für den Mittelwert der fünf Messungen und der ICC für den 

Vergleich der beiden Untersucher waren als exzellent zu bewerten (Tab. 14). Im Bland-

Altman-Diagramm sind Mittelwert der ersten und zweiten Messung des 

Hauptuntersuchers auf der x-Achse und die Differenz (erste minus zweite Messung) 

auf der y-Achse aufgetragen. Außerhalb der Grenzen der Übereinstimmung waren 

zwischen einer und zehn Beobachtungen zu erwarten (Abb. 21). 

 

Tab. 14: ICC Werte zur Darstellung der Reliabilität 

ICC Wert 95 %-Konfidenzintervall Bewertung 

ICC (2, 1)                                          
fünf Messzyklen Hauptuntersucher 

0,998 0,997 - 0,999 exzellent 

ICC (2, 5)                               
Mittelwert fünf Messungen 

1,000 0,999 – 1,000 exzellent 

ICC (2,1)                                     
Vergleich der beiden Untersucher 

0,999 0,998 – 0,999 exzellent 
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Abb. 21: Bland-Altman-Diagramm zur Beurteilung der Reliabilität; Einheiten in mm3; die graphische 
Darstellung erfolgte mit der Software Stata 14.2 

 

6.2.2 Diskussion der Ergebnisse des Hauptversuches 
6.2.2.1 Einfluss von thermischer Wechselbelastung vor Kausimulation auf das 

Verschleißverhalten verschiedener Produktreihen von 
Prothesenzähnen (Fragestellung 1) 

Die Nullhypothese, dass thermische Wechselbelastung vor Kausimulation keinen 

Einfluss auf das Verschleißverhalten verschiedener Produktreihen von 

Prothesenzähnen nimmt, konnte lediglich bei den VITA PHYSIODENS® Posterior 

Zähnen statistisch signifikant abgelehnt werden (P = 0,004). Dass der Effekt von 

thermischer Wechselbelastung materialabhängig und nicht immer statistisch 

signifikant ist, stellten auch Yap et al. (2001) in deren Untersuchung von Komposit-

Füllungsmaterialien fest. 
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In der vorliegenden Untersuchung wurde die Methode KS nicht nur zur Simulation 

klinischer Situationen ohne thermische Wechselbelastung (Munshi et al., 2017; Stober 

et al., 2006) verwendet, sondern diente auch der werkstoffkundlichen Beurteilung der 

verwendeten Produktreihen, vor allem um eventuelle unerwartete Unterschiede zu der 

Methode TCKS aufzudecken. Ein solcher Effekt ergab sich bei den artegral® HD 

Zähnen. Deskriptiv betrachtet ist bei den artegral® HD Zähnen bei der Methode TCKS, 

wenn auch nur minimal, sogar ein Rückgang der Verschleißwerte im Vergleich zur 

Methode KS zu beobachten (-0,01 mm3). Bei den Veracia Zähnen wirkte sich die 

thermische Wechselbelastung vergleichbar gering aus (0,01 mm3 höheres 

Verschleißvolumen als bei der Methode KS). Dies könnte ein Hinweis auf einen 

erhöhten Füllkörperanteil sein, weil ein erhöhter Füllkörperanteil für geringere 

Wasserabsorption sorgt (Liebermann et al., 2016), wodurch sich der Verschleiß 

geringer manifestiert als bei niedrigeren Füllkörperanteilen (Abdelbary, 2014). Im 

Rahmen einer klinischen Bewertung kann von einem weitgehend ähnlichem Verhalten 

ausgegangen werden. 

6.2.2.2 Unterschiede im Verschleißverhalten bei Kausimulation ohne vorherige 
thermische Wechselbelastung zwischen verschiedenen Produktreihen 
von Prothesenzähnen (Fragestellung 2) 

Die Nullhypothese, dass es bei der Methode KS keinen Unterschied im 

Verschleißverhalten der verschiedenen Produktreihen gibt, wurde statistisch 

signifikant abgelehnt (P < 0,001). Bei der Methode KS waren deskriptiv die 

Verschleißvolumina der getesteten Komposite am höchsten. Nach der Methode KS 

weisen die Condyloform® II NFC+ (P < 0,001) und Veracia Zähne (P = 0,003) als 

Vertreter der Kompositzähne im direkten Vergleich gegenüber der auf PMMA 

basierenden Produktreihe einen statistisch signifikanten höheren Verschleiß auf. Zu 

einem ähnlichen Ergebnis kamen Munshi et al. (2017) bei ihrem 2K-VT ohne vorherige 

thermische Wechselbelastung. Allerdings gibt es auch vergleichbare 2K-VT ohne 

thermische Wechselbelastung, bei denen keine Korrelation zwischen Produktreihen 

und Materialien festgestellt werden konnte (Stober et al., 2006). Dies war in der 

vorliegenden Studie bei der Methode KS unter anderem bei dem Vergleich von 

artegral® HD und VITA PHYSIODENS® Posterior Zähnen der Fall (P = 1,000). 
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6.2.2.3 Unterschiede im Verschleißverhalten bei Kausimulation mit vorheriger 
thermischer Wechselbelastung zwischen verschiedenen Produktreihen 
von Prothesenzähnen (Fragestellung 3) 

Auch die Nullhypothese, dass es bei der Methode TCKS keinen Unterschied im 

Verschleißverhalten der verschiedenen Produktreihen gibt, wurde statistisch 

signifikant abgelehnt (P < 0,001). Preis et al. (2018) konnten in ihrem 2K-VT mit 

integrierter thermischer Wechselbelastung auch einen statistisch signifikanten 

Unterschied zwischen deren verwendeten Produktreihen (n = 8) feststellen, aber sie 

konnten zwischen den in der vorliegenden Studie verwendeten Produktreihen (n = 14) 

keinen statistisch signifikanten Unterschied ermitteln. Bei der Methode TCKS ist 

auffällig, dass, genauso wie bei der Methode KS, die Produktreihe mit dem geringsten 

Verschleißvolumen die auf PMMA basierende ist (artegral® HD). Diese weist in jedem 

direkten Vergleich mit den Mitbewerbern auch statistisch signifikant die größte 

Verschleißbeständigkeit auf. Die Verschleißbeständigkeit könnte auf die 

anorganischen Füllkörper und die IPN Struktur zurückgeführt werden (Preis et al., 

2018; Whitman et al., 1987). Im Kontrast dazu ist deskriptiv betrachtet der Vertreter 

der Nanohybridkomposite (Condyloform® II NFC+) am verschleißanfälligsten. Heintze, 

Zellweger, et al. (2012) kommen bei ihrem 2K-VT mit simultaner thermischer 

Wechselbelastung bei der Verwendung mit standardisierten Antagonisten zu einer 

ähnlichen Tendenz. Jedoch weisen sie darauf hin, dass die Ergebnisse nicht mit 

klinischen Beobachtungen korrelieren. Auch Ghazal, Steiner, et al. (2008) attestieren 

nach ihrem 2K-VT mit simultaner thermischer Wechselbelastung nanogefülltem 

Komposit einen höheren Verschleiß als PMMA Zähnen, welchen sie auf den 

anorganischen Füllmaterialanteil zurückführen. Allerdings wurde die gleiche 

Begründung im gleichen Jahr bei einer anderen Untersuchung von zwei dieser Autoren 

verwendet, um die niedrigere Verschleißanfälligkeit bei den gleichen nanogefüllten 

Kompositzähnen gegenüber PMMA Zähnen zu rechtfertigen (Ghazal, Hedderich, et 

al., 2008). In einer Untersuchung von Rosentritt et al. (2010) zeigen die Condyloform® 

II NFC+ als Vertreter von Nanohybridkompositen konträr zu der vorliegenden 

Untersuchung die höchste Verschleißbeständigkeit. Auch Verschleißuntersuchungen 

anderer Autoren weisen Kompositzähnen bei 2K-VTs mit simultaner thermischer 

Wechselbelastung weniger Verschleiß nach als PMMA Zähnen (Hahnel et al., 2009; 

Suzuki, 2004). Der am naheliegendste Erklärungsversuch für diesen Kontrast könnte 
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bei der in der vorliegenden Untersuchung hohen Zyklenanzahl der vollständigen 

thermischen Wechselbelastung vor der Kausimulation und damit einer höheren 

thermischen Schädigung der Werkstoffe liegen (Kapitel 6.2.1.3). Außerdem ist nicht 

auszuschließen, dass bei den hier getesteten Condyloform® II NFC+, Veracia und 

artegral® HD Zähnen immer nur die Schmelz- und Dentinschichten getestet wurden. 

Bedingt durch den Zahnaufbau, die Probenherstellung und die Kausimulation können 

teilweise auch die aus schwach vernetztem PMMA bestehende Basis- bzw. 

Halsschichten mit involviert gewesen sein (Koletsi et al., 2019; Preis et al., 2018). Dies 

könnte aber einer klinischen Verschleißsituation näher kommen als ein ausschließlich 

in Dentin- und Schmelzschicht stattfindender Verschleißversuch. Weil nämlich mit 

zunehmendem Verschleißvolumen oder iatrogenem Beschleifen die 

Wahrscheinlichkeit steigt, dass der Verschleiß in verschiedenen Schichten des 

Prothesenzahnes stattfindet (Preis et al., 2018; Rosentritt, 2015). Die 

unterschiedlichen Verschleißtendenzen bestätigen die Ergebnisse von Heintze et al. 

(2011). Werden gleiche Materialien in verschiedenen Testmethoden mit abgestimmten 

Parametern auf Verschleiß getestet, variieren die Ergebnisse stark. Selbst wenn 

gleiche Materialien in der gleichen Testmethode mit gleichen Parametern überprüft 

werden, variieren die Ergebnisse zwischen 20 % und 70 % (Heintze, 2006).  

  



 
70 

7 Klinische Relevanz und Ausblick 
 

Dem auf Prothesenzähne angewiesenen Patienten soll anhand von 

wissenschaftlichen Untersuchungen der Mehrwert der ein oder anderen Produktreihe 

zu Nutze kommen. Bei diesen wissenschaftlichen Untersuchungen ist es aber, wie in 

den obigen Kapiteln hervorgehoben, schwierig die Ergebnisse miteinander zu 

vergleichen (Heintze et al., 2011) bzw. daraus konkrete Aussagen für den in-vivo 

Gebrauch abzuleiten (Lee et al., 2012). Bedeutender als ein Vergleich verschiedener 

Studien für den Patienten ist jedoch, wenn sich in einzelnen Studien eklatante 

Unterschiede zwischen Materialien herausstellen. Hieraus entstehen Anreize für 

Hersteller die Zusammensetzungen zu verbessern oder neue Materialien zu 

entwickeln (Rosentritt et al., 2016). Dadurch steigt im Laufe der Zeit die 

Durchschnittsqualität. Die vorliegende Untersuchung kann einen Beitrag im Vergleich 

der Materialien untereinander liefern, der mit den klinischen Erfahrungen kombiniert 

werden kann und dem individuelle Entscheidungen zugrunde gelegt werden können. 

Ein weiterer wichtiger klinischer Hinweis ist, dass in solchen vergleichenden 

Verschleißtests oftmals nur die durch den Hersteller beworbenen Materialien der 

Schmelz- bzw. Dentinschichten getestet werden. Diese Ergebnisse sind praxisnah, 

wenn Prothesenzähne bei der Prothesenherstellung oder Eingliederung wenig bis gar 

nicht beschliffen werden müssen. Müssen Kunststoffprothesenzähne aber auf Grund 

von nicht eugnathen Gegebenheiten in der vertikalen Höhe um mehrere Millimeter 

reduziert werden, findet der anschließende alltägliche Verschleiß beim Patienten 

zusätzlich auch in der Basis- bzw. Halsschicht statt (Preis et al., 2018). Diese 

Schichten bestehen bei vielen Herstellern aus weniger widerstandsfähigem Material 

als die Schmelz- bzw. Dentinschicht (Rosentritt, 2015). Der Verschleiß in solchen 

Situationen wäre also größer, als durch vorherige wissenschaftliche Untersuchungen 

in Schmelz- bzw. Dentinschichten erwartet.  

Für den Praktiker empfiehlt es sich deshalb bei Arbeiten, bei welchen ein hoher Abtrag 

der Okklusionsfläche erwartet wird oder nicht auszuschließen ist, 

Kunststoffprothesenzähne zu verwenden, deren Schmelz- und Dentinschichtstärke 
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ausgeprägter als bei anderen Herstellern ist oder alle Schichten aus demselben 

widerstandsfähigem Material bestehen. 

Weitere Untersuchungen sollten durchgeführt werden, um den Zusammenhang 

zwischen in-vivo Verschleiß und in-vitro Verschleißtests weiter zu erleuchten, wohl 

wissend, dass in diesem Bereich klinische Versuche einer hohen Variabilität 

unterliegen werden. So kann vielleicht abgeleitet werden, bis zu welchem Grad es 

sinnvoll ist, die Verschleißresistenz von Prothesenzähnen weiter zu verbessern, oder 

ob diesem Aspekt der Bionik schon ausreichend nachgekommen wurde und ob 

Eigenschaften wie der Haftverbund zur Prothesenbasis (Tashiro et al., 2021), 

Plaqueresistenz (Hahnel et al., 2008) und Farbstabilität (Bitencourt et al., 2020) noch 

weiter modifiziert werden müssen. 
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8 Schlussfolgerungen 
 

• Betrachtet man deskriptiv das Verschleißverhalten einzelner Produktreihen, 

steigt die Verschleißanfälligkeit bei den Kompositen nach thermischer 

Wechselbeanspruchung, wohingegen es bei der PMMA Produktreihe abnimmt. 

Eine statistische Signifikanz konnte hier nur bei einer Produktreihe der 

Kompositzähne festgestellt werden. 

 

• Es gibt statistisch signifikante Unterschiede im Verschleißverhalten 

verschiedener Produktreihen sowohl bei der Methode KS als auch bei der 

Methode TCKS. Bei beiden Methoden erwiesen sich die anorganisch gefüllten 

PMMA Zähne verschleißbeständiger als die Kompositzähne.  

 

• Es ist kaum möglich, mit der für diese Untersuchung gewählten Methodik und 

den Parametern Verschleißversuche ausschließlich in den Schmelz- bzw. 

Schmelz- plus Dentinschichten durchzuführen. Dies simuliert aber in-vivo 

Bedingungen. 
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9 Zusammenfassung 
 

In der vorliegenden in-vitro Untersuchung wurden molare Kunststoffprothesenzähne 

verschiedener Produktreihen und Materialzusammensetzungen in zwei verschiedenen 

Methoden auf deren Verschleißanfälligkeit getestet und untereinander verglichen. 

Bei den Produktreihen handelte es sich um Condyloform® II NFC+ 

(Nanohybridkomposit), Pala Premium 8 (PMMA mit anorganischen Füllkörpern), 

artegral® HD (PMMA mit anorganischen Füllkörpern), Veracia (mikrogefüllter 

Hybridkomposit) und VITA PHYSIODENS® Prothesenzähne (inhomogener 

Mikrofüllerkomposit). In einem ersten Vorversuch (Vv1) wurden bei diesen die 

Schichtstärken der Schmelz-, Dentin-, Basis- und Halsschichten mittels Sägemikrotom 

und Lichtmikroskop ermittelt, um die geeignetsten Stellen für den später erfolgenden 

Verschleißtest zu definieren. In einem zweiten Vorversuch (Vv2) wurde die 

Durchführbarkeit der für den Hauptversuch (Hv) gewählten Parameter getestet. Im Hv 

wurden je Produktreihe 28 Probekörper getestet. Nach der Probenherstellung und 

einer Wasserlagerung von sieben Tagen in entionisiertem Wasser bei 37 °C wurden 

14 Zahnhälften pro Produktreihe paarweise direkt einer Kausimulation 

(Zusatzbelastung 50 N, 120.000 Zyklen) unterzogen (Methode KS). Als Antagonist 

dienten Steatitantagonisten (Durchmesser 6 mm). Die jeweils anderen 14 Zahnhälften 

wurden vor der Kausimulation paarweise in einem externen Temperaturwechselgerät 

(1.200 Zyklen 5 °C/ 55 °C je 2 min) bearbeitet (Methode TCKS). Anschließend wurden 

die beanspruchten Proben mittels Laserscanner digitalisiert und das 

Verschleißvolumen an Hand einer Software vermessen. Auch erfolgte eine 

Auswertung der Intra-Rater-Reliabilität und der Inter-Rater-Reliabilität. Die Reliabilität 

der Messungen wurde anhand eines Bland-Altman-Diagramms in Kombination mit 

dem Intraklassenkorrelationskoeffizient (ICC) bestimmt. Der Vergleich der 

Verschleißvolumina der Produktreihen bei den beiden verschiedenen Methoden 

erfolgte anhand von Varianzanalysen mit einem Signifikanzniveau von 0,05.  

In Vv1 und Vv2 wurde festgestellt, dass die Pala Premium 8 Zähne aufgrund ihrer 

Schichtung und den gewählten Parametern nicht für den Hv in Frage kamen, da eine 
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reproduzierbare Verschleißprüfung am Objekt nicht möglich ist. Bei den restlichen 

Produktreihen wurde der für Verschleißuntersuchungen am besten in Frage 

kommende Bereich definiert als die Fläche, die bei einer Teilung der Zähne in sagittaler 

Richtung (von bukkal nach lingual) durch den mesio- bzw. distobukkalen Höcker 

verläuft. 

Bei den VITA PHYSIODENS® Posterior Zähnen konnte gezeigt werden, dass 

thermische Wechselbelastung vor Kausimulation das Verschleißverhalten der 

Produktreihen statistisch signifikant beeinflusst (P = 0,004).  

Bei der Methode KS konnten statistisch höchst signifikante Unterschiede zwischen den 

Produktreihen ermittelt werden (P < 0,001). Hierbei erwiesen sich die artegral® HD 

Zähne gegenüber den Condyloform® II NFC+ (P < 0,001) und Veracia Zähnen 

(P = 0,003) statistisch signifikant verschleißbeständiger. Ebenso verhielten sich die 

VITA PHYSIODENS® Posterior Zähne gegenüber den Condyloform® II NFC+ 

(P = 0,035). 

Auch nach der Methode TCKS konnten statistisch höchst signifikante Unterschiede im 

Verschleißverhalten der Produktreihen festgestellt werden (P < 0,001). Die artegral® 

HD Zähne zeigten sich gegenüber den Condyloform® II NFC+ (P = 0,004), Veracia 

(P = 0,037) und VITA PHYSIODENS® Posterior Zähnen (P < 0,001) statistisch 

signifikant verschleißbeständiger. Die Reliabilität der Messungen ist als exzellent zu 

bewerten (ICC = 0,998 bis 1,000).  

Die auf PMMA mit anorganischen Füllkörpern beruhende Produktreihe in der 

vorliegenden Studie war bei beiden Methoden teils deskriptiv und teils statistisch 

signifikant verschleißbeständiger als die verwendeten Kompositzähne. Ob diese 

Ergebnisse den Verschleißunterschied der verwendeten Produktreihen in 

Patientensituationen wiedergeben, müsste in folgenden in-vivo Untersuchungen 

ermittelt werden. 
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11.4 Tabellarischer Anhang 

 

Probekörperidentifikationscode (P.-ID) 

• 1. Stelle: Buchstabe: Hersteller (M: Merz Dental GmbH, C: Candulor Dental 

GmbH, S: Shofu Dental GmbH, V: VITA Zahnfabrik H. Rauter GmbH & Co. 

KG) 

• 2. Stelle: Buchstabe: Nummer des Prothesenzahns (A: 1. Zahn, B: 2. Zahn, ..., 

N: 14. Zahn) 

• 3. Stelle: Ziffer: Methode (1: Kausimulation mit vorheriger thermischer 

Wechselbelastung und 2: Kausimulation ohne vorherige thermische 

Wechselbelastung) 

• 4. Stelle Buchstabe: Kausimulatorkammer (L: Linke Kammer und R: Rechte 

Kammer) 

• 5. Stelle: chronologische Reihenfolge der Versuche 

 

M1, M2, ..., M5: Verschleißvolumenmessung 1 bis 5 in mm3 

Mittelwert:   Mittelwerte der fünf Verschleißvolumenmessungen in mm3 
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artegral® HD 

 

 

 

 

 

artegral® HD

Kausimulation mit vorherigem Thermocycling

P.-ID M1 M2 M3 M4 M5. Mittelwert
MA1L2 0,417933 0,426609 0,468821 0,445299 0,435307 0,438794
MB1R2 0,517069 0,515194 0,511735 0,51222 0,513478 0,513939
MC1L3 0,478766 0,48331 0,48214 0,485281 0,480103 0,48192
MD1R3 0,498242 0,480765 0,497225 0,47725 0,484147 0,487526
ME1L4 0,173028 0,176805 0,176004 0,171523 0,178092 0,17509
MF1R4 0,300617 0,297946 0,305295 0,300759 0,29943 0,300809
MG1L9 0,095289 0,081023 0,093983 0,083621 0,09353 0,089489
MH1R9 0,154721 0,15993 0,163067 0,15459 0,161313 0,158724
MI1L10 0,207402 0,198189 0,203825 0,206208 0,208728 0,20487
MJ1R10 0,264563 0,269164 0,264405 0,26885 0,267387 0,266874
MK1L24 0,114096 0,107338 0,102433 0,118907 0,12557 0,113669
ML1R24 0,490363 0,521205 0,488128 0,477659 0,489593 0,49339
MM1L33 0,525011 0,521975 0,521883 0,525248 0,532214 0,525266
MN1R33 0,839949 0,843161 0,824852 0,804778 0,816653 0,825879

Kausimulation ohne vorherigem Thermocycling

P.-ID M1 M2 M3 M4 M5. Mittelwert
MA2L1 0,258169 0,25158 0,255639 0,254899 0,264927 0,257043
MB2R1 0,139674 0,141061 0,143167 0,141461 0,142921 0,141657
MC2L5 0,438802 0,44384 0,451972 0,441548 0,474266 0,450086
MD2R5 0,234307 0,234027 0,244015 0,245421 0,23624 0,238802
ME2L6 0,33891 0,315429 0,322521 0,325618 0,315566 0,323609
MF2R6 0,210946 0,205616 0,216464 0,22109 0,207735 0,21237
MG2L7 0,338548 0,359997 0,36965 0,329692 0,39228 0,358033
MH2R7 0,474972 0,473151 0,471838 0,48106 0,482619 0,476728
MI2L8 0,779482 0,774109 0,775656 0,777829 0,778365 0,777088
MJ2R8 0,370702 0,363182 0,36536 0,367326 0,374564 0,368227
MK2L30 0,342282 0,345167 0,343416 0,362992 0,368203 0,352412
ML2R30 0,458392 0,46383 0,489027 0,43775 0,441381 0,458076
MM2L29 0,322721 0,260261 0,307669 0,357318 0,284601 0,306514
MN2R29 0,416862 0,415607 0,42942 0,425693 0,426709 0,422858

Kausimulation mit vorheriger thermischer Wechselbelastung 

Kausimulation ohne vorherige thermische Wechselbelastung 
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Condyloform® II NFC+ 

  

 

 

 

 

Condyloform® II NFC+ 

Kausimulation mit vorherigem Thermocycling

P.-ID M1 M2 M3 M4 M5. Mittelwert
CA1L45 2,211058 2,222676 2,189582 2,229551 2,135074 2,197588
CB1R45 2,10977 2,089065 2,085687 2,089676 2,070064 2,088852
CC1L44 1,595554 1,627713 1,5989 1,49972 1,653527 1,595083
CD1R44 0,405879 0,399163 0,394495 0,404393 0,406978 0,402182
CE1L46 1,673949 1,642772 1,620491 1,636734 1,641376 1,643064
CF1R46 0,568051 0,572586 0,56668 0,568018 0,569969 0,569061
CG1L47 1,706862 1,701966 1,69871 1,680133 1,700864 1,697707
CH1R47 0,90262 0,899304 0,903613 0,904777 0,892247 0,900512
CI1L48 0,44462 0,446391 0,47711 0,502765 0,433262 0,46083
CJ1R48 0,236971 0,242527 0,24382 0,250326 0,243716 0,243472
CK1L49 0,389126 0,404987 0,411636 0,399826 0,399629 0,401041
CL1R49 0,533729 0,508921 0,50331 0,479934 0,524275 0,510034
CM1L50 1,193246 1,23475 1,201866 1,214974 1,205261 1,210019
CN1R50 1,165457 1,164474 1,179957 1,16737 1,178396 1,171131

Kausimulation ohne vorherigem Thermocycling

P.-ID M1 M2 M3 M4 M5. Mittelwert
CA2L43 2,027428 2,054337 2,053598 1,992854 2,036797 2,033003
CB2R43 1,620413 1,628234 1,608534 1,619161 1,613838 1,618036
CC2L51 0,989239 0,838101 0,821356 0,8102 0,963579 0,884495
CD2R51 1,090227 1,154686 1,10844 1,161892 1,145097 1,132068
CE2L52 0,566974 0,600748 0,558846 0,595586 0,564894 0,57741
CF2R52 0,453696 0,458951 0,451689 0,456426 0,450062 0,454165
CG2L53 0,755685 0,7486 0,762482 0,756097 0,75255 0,755083
CH2R53 0,459315 0,450927 0,465559 0,456483 0,480017 0,46246
CI2L54 1,006468 1,057127 1,007623 1,009913 0,89177 0,99458
CJ2R54 1,327458 1,3399 1,347365 1,365424 1,332647 1,342559
CK2L55 0,931637 0,937114 0,934177 0,934275 0,946295 0,9367
CL2R55 0,89567 0,899951 0,908641 0,903617 0,911989 0,903974
CM2L56 0,774034 0,778713 0,788806 0,775878 0,781243 0,779735
CN2R56 0,683519 0,69314 0,686595 0,683652 0,688636 0,687108

Kausimulation mit vorheriger thermischer Wechselbelastung 

Kausimulation ohne vorherige thermische Wechselbelastung 
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Veracia 

 

 

 

 

 

Veracia

Kausimulation mit vorherigem Thermocycling

P.-ID M1 M2 M3 M4 M5. Mittelwert
SA1L34 0,35653 0,32993 0,334648 0,327436 0,322325 0,334174
SB1R34 0,991325 0,997207 0,988995 0,990819 0,994827 0,992635
SC1L35 1,10789 1,118399 1,136254 1,121086 1,140737 1,124873
SD1R35 0,784097 0,808301 0,791023 0,76178 0,77123 0,783286
SE1L36 0,715126 0,697381 0,712451 0,716816 0,72123 0,712601
SF1R36 0,536438 0,522054 0,52443 0,526868 0,523606 0,526679
SG1L37 0,357372 0,371178 0,375981 0,370206 0,367553 0,368458
SH1R37 0,974371 0,976651 0,947139 0,957974 1,005172 0,972261
SI1L38 0,884496 0,877439 0,891242 0,873102 0,90854 0,886964
SJ1R38 0,394302 0,396288 0,396281 0,382168 0,384783 0,390764
SK1L39 0,435778 0,436744 0,431832 0,435541 0,434801 0,434939
SL1R39 0,287054 0,282683 0,285571 0,291079 0,285107 0,286299
SM1L40 0,408171 0,408694 0,418618 0,413372 0,400903 0,409952
SN1R40 0,747646 0,734267 0,726838 0,739693 0,710781 0,731845

Kausimulation ohne vorherigem Thermocycling

P.-ID M1 M2 M3 M4 M5. Mittelwert
SA2L25 0,517259 0,530322 0,520982 0,522275 0,525505 0,523269
SB2R25 0,732523 0,732115 0,736002 0,734568 0,731346 0,733311
SC2L26 0,818426 0,814178 0,817647 0,821647 0,821012 0,818582
SD2R26 0,521352 0,51656 0,522996 0,524593 0,519884 0,521077
SE2L27 0,256654 0,261585 0,296764 0,262537 0,326094 0,280727
SF2R27 0,449179 0,447473 0,440465 0,446647 0,443982 0,445549
SG2L28 0,60085 0,57444 0,57796 0,582836 0,586012 0,58442
SH2R28 1,058463 1,064263 1,056107 1,068435 1,068226 1,063099
SI2L32 0,664512 0,666304 0,652267 0,677676 0,666708 0,665493
SJ2R32 0,786957 0,77777 0,76857 0,779971 0,768864 0,776426
SK2L41 0,43748 0,429411 0,430305 0,427455 0,43912 0,432754
SL2R41 0,42891 0,42799 0,421747 0,68142 0,429145 0,477842
SM2L42 0,727899 0,76792 0,684018 0,762066 0,798187 0,748018
SN2R42 0,791471 0,788051 0,788959 0,790888 0,786201 0,789114

Kausimulation mit vorheriger thermischer Wechselbelastung 

Kausimulation ohne vorherige thermische Wechselbelastung 
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VITA PHYSIODENS® Posterior 

 

  

VITA PHYSIODENS® Posterior

Kausimulation mit vorherigem Thermocycling

P.-ID M1 M2 M3 M4 M5. Mittelwert
VA1L18 1,464693 1,462849 1,451642 1,463093 1,447914 1,458038
VB1R18 1,078565 1,07091 1,08445 1,092843 1,090636 1,083481
VC1L19 0,540137 0,533018 0,542657 0,543698 0,542204 0,540343
VD1R19 0,455648 0,457221 0,469542 0,46057 0,460102 0,460617
VE1L20 0,510624 0,539401 0,528223 0,518615 0,532133 0,525799
VF1R20 1,145046 1,148687 1,143754 1,157107 1,161402 1,151199
VG1L21 0,787215 0,799599 0,791711 0,792523 0,793144 0,792838
VH1R21 0,81273 0,793692 0,797024 0,78776 0,795912 0,797424
VI1L22 0,687896 0,698498 0,696887 0,687109 0,685896 0,691257
VJ1R22 1,362095 1,373075 1,354386 1,377202 1,379327 1,369217
VK1L23 0,951491 0,95837 0,957958 0,963939 0,96256 0,958864
VL1R23 1,146086 1,131738 1,147066 1,167017 1,167341 1,15185
VM1L17 0,798648 0,802828 0,7981 0,804541 0,807272 0,802278
VN1R17 1,509413 1,5005 1,474858 1,49926 1,516662 1,500139

Kausimulation ohne vorherigem Thermocycling

P.-ID M1 M2 M3 M4 M5. Mittelwert
VA2L11 0,295717 0,298102 0,295339 0,295108 0,29767 0,296387
VB2R11 0,150878 0,152395 0,151268 0,156455 0,152897 0,152779
VC2L12 0,597063 0,608222 0,599828 0,591903 0,603437 0,600091
VD2R12 0,034299 0,034145 0,033056 0,044774 0,03058 0,035371
VE2L13 0,246075 0,247916 0,26124 0,246023 0,259005 0,252052
VF2R13 0,498562 0,500469 0,500293 0,505674 0,494055 0,499811
VG2L14 0,226481 0,224893 0,228079 0,230781 0,223866 0,22682
VH2R14 0,126256 0,117921 0,11683 0,127576 0,113406 0,120398
VI2L15 1,029238 0,990583 1,006272 1,00048 0,971104 0,999535
VJ2R15 0,605083 0,599217 0,596273 0,615373 0,600655 0,60332
VK2L16 0,813534 0,81255 0,814924 0,815762 0,814743 0,814303
VL2R16 1,141149 1,143661 1,146707 1,137578 1,136569 1,141133
VM2L31 1,096159 1,094203 1,106694 1,121336 1,09284 1,102246
VN2R31 0,164293 0,153854 0,15698 0,151354 0,148558 0,155008

Kausimulation mit vorheriger thermischer Wechselbelastung 

Kausimulation ohne vorherige thermische Wechselbelastung 
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