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1 Einleitung 

Aufbissschienen werden in der Zahnheilkunde vor allem zur Behandlung von nächtlichen 

Parafunktionen wie Bruxismus angewandt, um somit die Zähne vor exzessivem okklusalen 

Verschleiß zu schützen, die angrenzenden Muskeln zu entspannen und um die myogenen 

Symptome von Kiefergelenkserkrankungen zu verbessern oder abzumildern. Dafür wurden 

verschiedene Arten von Aufbissschienen entwickelt, deren Design von der therapeutischen 

Funktion bestimmt wird. Eine der bekanntesten Schienenarten ist die Michiganschiene, eine 

harte Kunstharzschiene mit Eckzahnführung und einem frontalen Plateau [1, 2]. 

Lange Zeit waren die Herstellungsmöglichkeiten für Aufbissschienen auf die Tiefziehtechnik, 

das Streuen und Anteigen von Kunststoff [3] oder eine Kombination dieser Techniken [4, 5] 

begrenzt. Jedoch führt das manuelle Anrühren oder Streuen von Kunststoff immer zur 

polymerisationsbedingten Abbindekontraktion und aufgrund des geringen Umsetzungsgrades 

zu einem nicht unerheblichen Anteil an Restmonomer [6], der allergische Reaktionen und 

Mundbrennen hervorrufen kann [7]. Nach der Einführung von computer aided design/ 

computer aided manufacturing (CAD/CAM) in den frühen 1980er Jahren [8] können Schienen 

auch subtraktiv durch Frästechnik hergestellt werden [9, 10]. Da die industriell hergestellten 

Fräsrohlinge aus Polymethylmethacrylat (PMMA) bereits fertig auspolymerisiert sind, 

entfallen bei dieser Fertigungstechnik sowohl die problematische Abbindekontraktion, als auch 

damit vergesellschaftete Passungsschwierigkeiten [11]. Durch die rasante Entwicklung 

leistungsstarker Intraoralkameras ist es aktuell möglich ganze Schienen bereits komplett digital 

herzustellen ohne die Verwendung von Abdrücken oder Gips [10]. Da die meisten Schienen 

über den ganzen Zahnbogen ausgedehnt sind, können nur maximal zwei Schienen aus einem 

typischen Fräsrohling gewonnen werden, während das restliche Material verworfen werden 

muss.  

Die additive Fertigung – umgangssprachlich auch 3D-Druck genannt – stellt einen relativ neuen 

Ansatz zur Vermeidung dieser Problematik dar. Das erste Verfahren dieser Art wurde 1986 von 

Charles W. Hull zum Patent angemeldet [12]. Derzeit haben sich bereits verschiedene additive 

Fertigungstechniken erfolgreich in der Zahnmedizin etabliert [13, 14]. Beispielsweise können 

Kronen, Brücken [15] oder Prothesengerüste [16] durch das selektive Lasersintern oder -

schmelzen [14] hergestellt werden. Aber es ist nicht nur möglich Metallpulver zu drucken, 

sondern auch Polymere thermisch mit fused deposition modeling (FDM) zu formen und 

fotosensitive Kunstharze mit Schichttechniken wie Stereolithographie (SLA), 
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Tintenstrahldruck (Polyjet) und digital light processing (DLP) zu härten [17]. Somit können 

Zahnmodelle gedruckt werden, über die thermoformbare Folien für Schienen, Retainer oder 

Aligner tiefgezogen werden können [18]. Auch Interimskronen konnten bereits mit DLP-Druck 

gefertigt werden [19]. Zudem ermöglicht das Beimengen von UV-Absorbern das Drucken 

transparenter Objekte [17]. Dies ist besonders interessant für die Herstellung von 

Aufbissschienen, Bohrschablonen und transparenten OP-Planungsmodellen. Kombiniert mit 

Daten, die aus Computertomographie (CT) oder digitaler Volumentomographie (DVT) 

generiert wurden, können präzise Modelle hergestellt werden [20]. Ebenfalls wurden additiv 

hergestellte Schienen bereits erfolgreich zur orthognathen Kiefer-Repositionierung in der 

Mund-Kiefer-Gesichtschirurgie eingesetzt [21, 22]. Ebenso unproblematisch ist es akkurate 

Bohrschablonen herzustellen [23], da diese Schienenarten nur kurz mit den Schleimhäuten in 

Kontakt sind und keiner Belastung ausgesetzt sind. Demgegenüber werden Aufbissschienen für 

Bruxismus-Patienten für längere Zeitspannen genutzt und sind stärker beansprucht, da während 

des Knirschens immense Kräfte auftreten können, die die normalen Kaukräfte übersteigen 

können [24, 25]. Um die Patienten nicht in Gefahr zu bringen zerborstenes Schienenmaterial 

zu verschlucken oder zu aspirieren, ist es wichtig über Bruchlast und Verschleißverhalten der 

neuen 3D-Druck-Materialien Kenntnis zu haben.  

In dieser Dissertation sollten daher Bruchlast und Verschleiß eines neuen 3D-Druck-

Schienenmaterials, im Vergleich zu dem von gefrästem PMMA und von konventionell 

heißpolymerisiertem Schienenkunststoff mithilfe eines Kausimulators ermittelt werden. Zudem 

sollte die Bruchlast nicht gealterter Prüfkörper bestimmt werden, um den Einfluss der 

Kausimulation auf die Bruchlasten zu analysieren.
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2 Literaturübersicht  

Aufbissschienen können anhand der klinischen Verwendungsmöglichkeiten und 

Herstellungstechniken differenziert werden. Da zwischen den einzelnen Schienenarten große 

Unterschiede hinsichtlich des Einsatzes und des therapeutischen Nutzens existieren, soll der 

erste Abschnitt der Literaturübersicht zunächst darüber einen Überblick bieten. Darauf 

aufbauend werden die werkstoffkundlichen Gesichtspunkte anhand der verschiedenen 

Herstellungsverfahren aufgezeigt. Hier liegt der Fokus nicht nur auf den konventionellen 

Verfahren, sondern auch auf der innovativen, additiven Fertigungsmöglichkeit von 

Aufbissschienen. Abschließend sollen in einem Exkurs in die Tribologie und die 

Stabilitätsmessungen, die Prinzipien der Zwei-Körper-Verschleiß-Messungen und der 

Bruchlastmessungen veranschaulicht werden, da in der vorliegenden Arbeit diese Verschleißart 

simuliert, sowie Bruchlastmessungen vorgenommen wurden.  

 

2.1 Klinische Aspekte der Schienentherapie 

Welche Art von Aufbissschienen besser zur Therapie von Kiefergelenkserkrankungen geeignet 

ist, wird seit langem kontrovers diskutiert. Der Großteil der wissenschaftlichen Studien spricht 

dafür, dass harte Schienen besser zur Symptomreduzierung von Kiefergelenksproblematik 

geeignet sind als weiche [1, 26, 27]. Im Folgenden werden verschiedene Schienen, deren 

Gestaltung, Indikationen und Effektivität anhand der aktuellen wissenschaftlichen Datenlage 

vorgestellt.  

2.1.1 Reflexschienen 

Reflexschienen wurden vor der Einführung des 3D-Drucks aus thermoplastischen Polyethylen 

(PE)-Folien durch Tiefziehen über Gipsmodelle hergestellt und sperren den Biss um die Stärke 

der Folie von üblicherweise 1,5-2 mm. Ohne Adjustierung der Kaufläche entsteht dadurch ein 

Vorkontakt, der die habituelle Okklusion aufhebt und somit den parafunktionellen Reflexkreis 

unterbricht [28]. Die veränderte Vertikaldimension bedingt eine Dehnung der Muskelfasern, 

welche deren Aktivität senkt [29]. Daraufhin verringert die erniedrigte Muskelaktivität 

wiederrum die Schmerzsymptomatik. Bei Interzeptorschienen sperrt ein punktförmiger, 

bilateraler Kontakt die Okklusion um zirka 2-5 mm. Indikationen sind parafunktionelle 

Myopathien psychogenen Ursprungs, bei denen durch Äquilibrierungsschienen, wie 

beispielsweise die Michiganschiene, keine Beschwerdefreiheit erreicht werden konnte [28].  
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Weitere Reflexunterbrechungsschienen sind frontale Aufbisse. Diese Art von Schienen wird im 

Oberkiefer getragen und ist über alle Frontzähne oder auch die ersten Prämolaren ausgedehnt. 

Die antagonistischen Unterkieferzähne treffen dabei auf ein Plateau auf. Das 

Aufeinanderpressen der Zähne soll dadurch verhindert werden, dass sich die distalen Zähne bei 

Parafunktionen oder Schließbewegungen nicht berühren und parafunktionelle Regelkreise 

ebenfalls unterbrochen werden. Nach demselben Prinzip funktionieren „Minianterior 

appliances“ wie der Lucia jig oder das Nociceptive Trigeminal Inhibition Tension Suppression 

System (NTI-Schiene) [1]. Sie werden aus hartem Kunststoff hergestellt, der lediglich die 

Oberkieferfrontzähne umfasst und zwei bis vier antagonistischen Unterkieferfrontzähnen ein 

Plateau bietet. Allerdings besteht die Gefahr der Aspiration oder des Verschluckens, da das 

Gerät sehr klein ist [1]. Weiterhin beststeht bei langer Tragedauer das Risiko einer Intrusion 

der abgestützten Zähne, mit Elongation der posterioren, nicht abgestützten Zähne und einem 

daraus resultierenden frontal offenen Biss. Indikationen für ein anteriores Plateau sind 

Kiefergelenksdistraktionen und Myopathien durch okklusale Störkontakte im 

Seitenzahnbereich [28]. 

Eine Übersichtsarbeit zu den NTI-Schienen zeigte, dass diese Geräte erfolgreich zur 

Behandlung von Bruxismus und Kiefergelenksproblematiken verwendet werden konnten. 

Allerdings müssen dabei regelmäßige Kontrollen und gegebenenfalls Anpassungen 

durchgeführt werden, um oben genannte, unerwünschte Nebeneffekte zu vermeiden. Dann kann 

die NTI-Schiene besonders als Notfalltherapie für Patienten mit akuten 

Kiefergelenksschmerzen und eingeschränkter Kieferöffnung dienen. Durch die Eingliederung 

wird die Vertikaldimension erhöht, mit dem erwünschten Ziel einer Reduktion der 

elektromyographischen Aktivität bei Pressen und Knirschen [30]. 

Über die Jahre wurden viele Modifikationen dieser Schienenart entwickelt, wie die Hawley-

oder die Sved-Schiene [31]. Da diese Apparaturen nach dem gleichen Prinzip funktionieren, 

wird hier nicht weiter darauf eingegangen. 

Weiterhin können weichbleibende Schienen – auch Resilienzschienen genannt – bei Patienten 

angewandt werden, bei denen Äquilibrierungsschienen keine Beschwerdefreiheit erbringen. Sie 

sollen nur als Kurzzeitschiene bei psychogenem Stress oder bei dentogen bedingten 

Myopathien verwendet werden. Bei arthrogenen Beschwerden sind sie kontraindiziert. 

Individuelle Resilienzschienen können ebenfalls durch Tiefziehen thermoplastischer Folien 

hergestellt werden, wobei die weichbleibenden Materialien nur schlecht okklusal angepasst 
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werden können. Die fehlende Adjustierung kann bei länger Anwendung zu Zahnwanderungen 

mit konsekutiven Okklusionsstörungen führen. Gerade konfektionierte Resilienzschienen, wie 

der Aqualizer sollten nicht unkontrolliert verschrieben werden [28]. Der Aqualizer besteht aus 

zwei Wasserkisssen, die in einer weichen Nylonfolie eingebettet sind. Beide Kissen sind 

miteinander verbunden und sollen die auftreffenden Kaukräfte nach dem hydrostatischen 

Prinzip auf beide Kieferhälften verteilen [32]. Der Unterkiefer soll nach Lerman, dem Erfinder 

des Aqualizers, seine ideale Position selbst finden, da die Schiene dem Unterkiefer keine 

Position aufzwingt [33]. Weiche Aufbissschienen können zur Verringerung oder Befreiung von 

vaskulärem Kopfschmerz und Migräne führen. Allerdings ist ihr Nutzen bei 

Spannungskopfschmerz nicht belegt [34]. Bezogen auf die nächtliche Muskelaktivität sind 

harte Schienen den weichen jedoch überlegen. In einer Studie von Okeson [26] führten die 

weichen Schienen bei 50 % der Patienten sogar zu erhöhter nächtlicher Muskelaktivität. Wright 

et al. [35] fanden heraus, dass weiche Schienen effektiv zur Kurzzeitbehandlung schmerzender 

Kaumuskulatur verwendet werden können, ohne dass dadurch okklusale Veränderungen 

hervorgerufen werden. Eine weitere Studie zeigte hingegen, dass es in der Behandlung von 

schmerzhafter Kiefergelenksproblematik keine signifikanten Unterschiede zwischen harten 

und weichen Aufbissschienen gibt [36]. Ein Vergleich harter, wassergefüllter und weicher 

Schienen zeigte hingegen eine Symptomreduktion bei allen Geräten, wobei dies mit den harten 

Schienen schneller erreicht werden konnte [27]. 

2.1.2 Positionierungsschienen 

Das Ziel der Behandlung mit Positionierungsschienen ist eine Veränderung der horizontalen 

Kieferrelation in Form einer vorverlagerten Position des Unterkiefers. Dafür wird der 

Unterkiefer über ein Registrat nach anterior verlagert und in dieser therapeutischen Position 

verschlüsselt [28]. Die Schiene wird durch Auftragen einer Führungsfläche aus Acryl im 

vorderen Drittel des Oberkiefers so konstruiert, dass der Unterkiefer bei Kieferschluss nach 

anterior geführt wird. Indiziert war ein solches Gerät ursprünglich bei Patienten mit anterioren 

Diskusverlagerungen mit Repositionierung. Durch die neue Unterkieferlage sollte der Diskus 

wieder an ursprünglicher Stelle fixiert und das Gelenk dadurch entlastet werden, damit 

Schmerzfreiheit eintreten kann. Bei Langzeitanwendung besteht allerdings die Gefahr von 

dentalen und skelettalen Adaptationen [1]. Nach Verbesserung der klinischen Symptomatik 

sollte die Schiene allmählich so adjustiert werden, dass der Unterkiefer wieder in seine 

ursprüngliche Position zurückkehren kann, wobei der Diskus schrittweise in seine 

physiologische Position zurückgeführt werden sollte. Allerdings kehrten dabei bei einem 
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Großteil der Patienten ebenfalls die Symptome wieder zurück [37]. Um dieses Problem zu 

umgehen und die neue Kondylus-Diskus-Relation zu sichern, muss die in der vorverlagerten 

Position eingetretene Nonokklusion durch umfangreiche kieferorthopädische, restaurative oder 

operative Maßnahmen behandelt werden. Es wurde weiterhin lange angenommen, dass 

Verbesserungen der Gelenksgeräusche, der Unterkieferbeweglichkeit und eine Abnahme der 

Schmerzen, die durch die Schienentherapie auftraten, das Ergebnis eines Wiedereinfangens des 

Diskus [38] oder einer Gelenksentlastung [39] sind [2]. Die invasiven Maßnahmen, die sich der 

Repositionierungstherapie anschließen scheinen allerdings sehr fragwürdig, wenn bedacht 

wird, dass nach 6-monatiger Repositionierungsbehandlung bei 33 % der Patienten bereits 

erneut Diskusverlagerungen auftraten [40]. Ebenso reduzierte sich die Zahl der anfänglich 

erfolgreich behandelten 70 % der Patienten nach zwei Jahren auf 56 % und nach drei Jahren 

auf lediglich 36 % in einer weiteren Studie [41]. Zudem deckten radiologische Untersuchungen 

auf, dass schmerzhafte Kiefergelenksgeräusche nicht immer eine Diskusverlagerung mit 

Reposition implizieren [42] und daher in diesen Fällen keine Indikation einer 

Repositionierungstherapie vorliegt. Aufgrund der teils widersprüchlichen Studienergebnisse 

wird diese Therapieform sehr kontrovers diskutiert [1, 2, 37, 40, 43]. Momentan wird daher 

empfohlen, Repositionierungsschienen zurückhaltend und nur als temporäres Gerät zu 

verordnen, aber nicht um den Diskus permanent an neuer Position zu fixieren [1].  

2.1.3 Äquilibrierungsschienen 

Bei Äquilibrierungs- oder auch Stabilisierungsschienen wird die horizontale Unterkieferlage 

im Vergleich zu den Positionierungsschienen nicht verändert. Die Michiganschiene ist einer 

der häufigsten Vertreter dieser Schienenart. Die Hauptgestaltungsmerkmale der 

Michiganschiene sind „freedom in centric“ [44] und eine Eckzahnführung, die Balancekontakte 

bei exzentrischen Bewegungen verhindern soll [31]. Mithilfe des Okklusionskonzepts 

„freedom in centric“ erhält das Kiefergelenk mehr Bewegungsspielraum. Weiterhin 

okkludieren alle antagonistischen Zähne gleichzeitig und gleichmäßig auf der Schiene in 

flachen, zentrischen Stopps. Da alle Zähne abgestützt sind und die Schiene stabil darauf 

verankert ist, werden Zahnwanderungen oder -kippungen verhindert. Durch die Eliminierung 

von okklusalen Störkontakten kann sich der Unterkiefer über die plane Schiene selbst 

repositionieren. Die stabilisierte Schlussbisslage und die Selbstausrichtung der Kiefergelenke 

ermöglichen so ein neuromuskuläres Gleichgewicht [31, 45]. Ferner sollte die vertikale Höhe 

so gering wie möglich gestaltet werden und die Schiene stets im Oberkiefer eingesetzt werden, 

da sie beim Kieferschluss so den Unterkieferzähnen den stabilsten Halt gewährleistet. 
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Indikationen für Michiganschienen sind Bruxismus, okklusale Traumata, Arthro- und 

Myopathien dentogenen oder dysfunktionellen Ursprungs [31].  

Da Michiganschienen bereits sehr lange verwendet werden, gibt es eine Vielzahl an 

Studienergebnissen: Ramford und Ash [46] konnten beispielsweise zeigen, dass die 

Michiganschiene zur kurzzeitigen Unterstützung bei Muskel- und Gelenksschmerzen beiträgt. 

Baldissari et al. [47] lieferten fundierte Beweise dafür, dass es möglich ist diese Schienen zur 

Behandlung kraniomandibulärer Dysfunktion einzusetzen. Weitere Studien bestärkten, dass die 

Schienentherapie zur Schmerzreduktion beiträgt [48] und eine Abnahme der mastikatorischen 

Muskelaktivität bewirken kann [49]. 

Fricton et al. [50] führten eine systematische Übersichtsarbeit und Metaanalyse randomisierter 

kontrollierter Studien durch, die bis zum Jahr 2006 veröffentlicht worden sind. Dazu wurde der 

Therapieeffekt verschiedener intraoraler Geräte in der Behandlung von 

Kiefergelenksschmerzen untersucht. Zudem wurde der Behandlungserfolg mit einer Placebo-

Kontrollgruppe, mit keiner Behandlung, oder mit anderen Therapieformen verglichen. Im 

Vergleich zu nichtokkludierenden Geräten oder keiner Therapie sprach dabei vieles dafür, dass 

ordentlich adjustierte, harte Aufbissschienen einen moderaten Therapieeffekt in der 

Behandlung von Kiefergelenksschmerzen haben. Insgesamt haben sich keine statistisch 

signifikanten Unterschiede zwischen der Schienentherapie, der minimalen und keiner Therapie 

ergeben. 

Im Jahr 2012 wurde dieselbe Fragestellung erneut in einer weiteren systematischen 

Übersichtsarbeit und Metaanalyse untersucht [51], da die bisherigen Übersichtsarbeiten 

allesamt wesentliche Einschränkungen hatten und zudem neue Literatur publiziert worden war. 

Es ergaben sich moderate Nachweise dafür, dass die Schienentherapie einen wesentlichen 

Effekt in der Schmerzreduktion bei Patienten mit Kiefergelenkserkrankungen hat. 

Da Ebrahim et al. [51] die untersuchten Studien nicht in Kurz- oder Langzeiteffekte unterteilt 

haben, wurde diese Fragestellung in einer weiteren Metaanalyse untersucht [52]. Bezogen auf 

eine verringerte Muskelempfindlichkeit und verbesserte Mundöffnung zeigte sich dabei ein 

Vorteil in der kurzzeitigen Therapie mit Stabilisierungsschienen. Eine Bewertung der 

Langzeiteffekte der Schienentherapie zeigte keine signifikanten Vorteile zu anderen 

Behandlungsmöglichkeiten. Insgesamt konnte durch die Auswertungen allerdings bestätigt 

werden, dass Patienten mit myogenen Kiefergelenksbeschwerden einen signifikanten Nutzen 

durch Stabilisierungsschienen haben können 
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Die methodischen Schwächen vieler Studien [50, 51, 53] erlauben keinen abschließenden 

Vergleich der Effektivität unterschiedlicher Therapiemöglichkeiten. Dies erfordert weitere, 

besser durchdachte und kontrollierte Studien [54]. Problematisch gestaltet sich auch das Design 

der Placebo-Geräte für die Kontrollgruppen. Eine weitere Schwierigkeit stellt das 

Standardisieren der Schienen aufgrund von unterschiedlichen Krankheitsbildern der Patienten 

und Ansprüchen der Behandler dar [31]. 

Abschließend lässt sich sagen, dass das individuell passende Behandlungsgerät für jeden 

Patienten sorgfältig ausgewählt werden muss. Obwohl die Gründe für die Schmerzreduktion 

bei den Patienten noch nicht ausreichend geklärt worden sind, ließen sich doch durch die 

konservative Schienentherapie in den meisten Fällen Verbesserungen feststellen. Dies 

rechtfertigt deren Einsatz und veranschaulicht die Bemühungen um die verbesserte Anwendung 

für Patient und Behandler. 

 

2.2 Materialtechnische Aspekte der Schienentherapie 

Die herkömmlichen Anfertigungsmöglichkeiten dentaler Schienen sind mit großem 

Laboraufwand verbunden und daher relativ teuer. Aufgrund der Tatsache, dass sich der Anteil 

der Patienten mit Anzeichen von Bruxismus zwischen den Jahren 1966 und 2003 signifikant 

erhöht hat [55], resultiert aber ein gesteigerter Therapiebedarf. Um patientenfreundlichere, 

einfachere und vor allem günstigere Schienen produzieren zu können, wurden über die Jahre 

viele Techniken entwickelt, die zusammen mit den gebräuchlichsten Materialien im Folgenden 

vorgestellt werden. 

2.2.1 Polymethylmethacrylat (PMMA) 

PMMA ist ein thermoplastischer Kunststoff (Ester der Methacrylsäure), der 1901 zum ersten 

Mal durch Otto Röhm beschrieben wurde und später als Plexiglas patentiert wurde [56, 57]. Im 

Jahre 1936 wurde das Monomer Methylmethacrylat (MMA) durch Gottfried Roth 

weiterentwickelt und als Pulver-Flüssigkeitsverfahren für die Zahnmedizin zur 

Prothesenherstellung nutzbar gemacht [58]. Dabei wird ein Polymerpulver mit 

Monomerflüssigkeit vermischt, welches dadurch in einer exothermen, radikalischen 

Kettenreaktion polymerisiert wird. Bei der Polymerisation von reinem MMA-Monomer 

verändert sich die Dichte von 0,94 g/cm² auf 1,19 g/cm². Daraus resultiert ein Volumenverlust 

von 21 % durch Schrumpfung [59].  
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Die Polymerisation von Monomeren kann durch folgende Mechanismen initiiert werden [60]: 

• Zerfall von Benzoylperoxiden aufgrund von Hitze 

• chemische Aktivierung mit Dimethyl-p-toluidine 

• sichtbares Licht 

• Mikrowellen 

Beim Autopolymerisat fungiert ein tertiäres Amin als Aktivator (Dimethyl-p-toluidine), 

während Benzoylperoxid als Initiator dient. Bei Vermischen der Komponenten katalysiert das 

Amin den Zerfall des Benzoylmoleküls in zwei freie Radikale [59].  

Trotz der unterschiedlichen Polymerisationsmethoden ist eine gänzliche 

Monomerumwandlung nicht umsetzbar und unreagiertes Monomer bleibt im Werkstück 

zurück, das bei Patienten zu Sensibilisierungen, Mundbrennen [7] und allergischen Reaktionen 

[61] führen kann. Aber auch das zahnmedizinische und zahntechnische Personal kann 

Kontaktallergien entwickeln [61, 62]. Daher wurden über die Jahre viele Ansätze entwickelt, 

um den sogenannten Restmonomergehalt so gering wie möglich zu halten.  

Fletcher et al. [63] entdeckten, dass heißpolymerisiertes PMMA signifikant weniger 

Restmonomer enthält als autopolymerisiertes PMMA und, dass dickere Bereiche geringere 

Konzentrationen an Restmonomer aufweisen als dünnere. Diese Erkenntnis stimmt mit der 

Studie von Vallittu et al. [64] überein, die herausfanden, dass autopolymerisierte Harze einen 

höheren Restmonomergehalt enthalten als heißpolymerisierte Prothesenkunststoffe. Eine 

weitere Untersuchung stellte fest, dass der Restmonomergehalt bei der Heißpolymerisation 

durch eine Erhöhung der Temperatur und der Aushärtungszeit verringert werden kann, bei einer 

gleichzeitigen Zunahme der Zugfestigkeit und einer Abnahme der Wasseraufnahme [65]. Im 

Bereich der Heißpolymerisation konnte durch Verwendung eines Autoklavs eine signifikante 

Abnahme des Restmonomergehalts und ein signifikanter Anstieg der Härte erreicht werden 

[60]. Bei den autopolymerisierenden Harzen konnte der Restmonomergehalt durch 

Mikrowellenaushärtung verringert und die mechanischen Eigenschaften dadurch verbessert 

werden [66]. 

PMMA wird aber nicht nur zur Herstellung von Prothesen verwendet, sondern auch zur 

Anfertigung herausnehmbarer Apparaturen in der Kieferorthopädie (KFO) benutzt. Werden die 

Prothesen meist durch Anteigen des Polymers gefertigt, so wird in der KFO das Streuen von 

autopolymerisierendem Kunststoff bevorzugt [67]. Da autopolymerisierende Harze mehr 
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Restmonomer als heißpolymerisierende Harze enthalten [63, 68], sollten die KFO-Apparaturen 

gestreut werden, da daraus ein geringerer Restmonomergehalt resultiert als beim Anteigen der 

autopolymerisierenden Harze [69]. 

Weiterhin besitzt PMMA eine Glasübergangstemperatur (Tg) von zirka 105 °C oberhalb derer 

es plastisch verformbar ist [70]. Daher eignet es sich beispielsweise zur Herstellung von 

Schienen, Retainern und Immediatprothesen mittels Tiefziehtechnik. Das Material liegt dabei 

in Form industriell gefertigter Folien – wie Biocryl C – vor, die laut Hersteller kein Monomer 

mehr enthalten [71]. Dogan et al. [72] fanden heraus, dass sich die mechanischen Eigenschaften 

von PMMA während therapeutischer Bestrahlung verbessern, während keine Veränderung in 

der chemischen Struktur festzustellen war. Somit können die Prothesen auf PMMA-Basis auch 

während der Bestrahlungstherapie getragen werden, oder in Form tiefgezogener PMMA-Folien 

als Strahlenschutzschienen dienen. 

2.2.2 Thermoplastische Tiefziehfolien 

Polymere werden entsprechend dem Grad der Kristallinität entweder als amorph oder 

semikristallin eingestuft. Dabei zählen Thermoplaste zu den geläufigsten Polymeren, die 

umgangssprachlich als „Plastik“ bezeichnet werden. Zu den kommerziell wichtigen, amorphen 

Polymeren gehören Polymere, die bei Raumtemperatur glas- oder gummiartig sind. Werden 

diese Stoffe über die Tg, erhitzt, verhalten sich die Polymere zäh und können gedehnt werden, 

darunter verhalten sie sich glasartig. Viele amorphe Polymere, wie das ataktische Polystyrol 

oder PMMA bilden nach Abkühlen der Schmelze spröde Gläser [73]. 

Da die meisten amorphen Polymere passierbar für sichtbares Licht sind, sind sie transparent. 

Kristalline Polymere sind hingegen opak, da sie eine Mischung aus amorphen und kristallinen 

Polymeren mit unterschiedlichen Brechungsindizes enthalten [74]. Die verschiedenen 

transparenten Thermoplaste eignen sich daher zur Herstellung ästhetischer, 

kieferorthopädischer Aligner oder Retainer. 

Für Retainer werden am häufigsten die Polymere Polypropylen (PP), PE oder Co-Polyester 

verwendet [75]. Allerdings zeigte sich in-vivo bereits nach wenigen Monaten eine geringe 

Haltbarkeit der Retainer aus Co-Polyester aufgrund der geringen Abrasionsbeständigkeit 

inzisaler und okklusaler Oberflächen [76]. Im Gegensatz dazu war die Abrasionsbeständigkeit 

von Retainern aus Polyethylenterephthalat-Glycol Copolyester (PET-G) höher. Im Vergleich 

zu Thermoplasten auf Polypropylen-Basis zeigte sich sogar eine 3,7-fach höhere 

Abrasionsbeständigkeit [75]. Bei in-vitro Verschleißmessungen von PMMA- und PE-basierten 
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Retainern ließ sich eine höhere Abrasionsbeständigkeit der PMMA-basierten Schienen 

feststellen [77].  

Eine Studie von Ryokawa et al. [78] untersuchte die mechanischen Eigenschaften 

verschiedener Tiefziehfolien. Sie ermittelten, dass sich die Streckgrenze nach Simulation 

intraoraler Bedingungen verringert. Ahn et al. [74] fanden dagegen heraus, dass sich der 

Elastizitätsmodul (E-Modul), die Drucklast, die Zugspannung und die Streckgrenze unter in-

vivo-Bedingungen erhöhen, so dass sich nach 6-monatiger Tragezeit steifere Schienen ergeben. 

Da die tiefgezogenen Retainer während intraoraler Benutzung kaltverformt werden, resultiert 

dies in erhöhter Härte und Abrasionsbeständigkeit der thermoplastischen Polymere [75]. 

Tabelle 1 zeigt einen Überblick der aktuell verfügbaren Tiefziehfolien.  

Tabelle 1: Übersicht der gängigen Tiefziehfolien [79-95] (ohne Anspruch auf Vollständigkeit) 

Thermoplast Abkürzung Hersteller/Name Indikation 

Ethylenvinylacetat EVA 

Scheu Dental/ Bioplast 

Xtreme 

Sportmundschutz 

Erkodent/ Erkoflex95 Aufbissschienen 

Polyethylenterephthalat-

Glycol Copolyester 
PET-G 

Scheu Dental/ Duran Miniplast-, Aufbiss-, Interims- 

& Fluoridierungsschienen, 

Bohrschablonen, Retainer, 

Provisorien 
Erkodent/ Erkodur 

Polyethylenterephthalat PET Dreve Dentamid/ Biolon Aufbissschienen, KFO-Geräte 

Polystyrol PS Scheu Dental/ Imprelon OSAMU-Retainer, Miniplast- & 

Aufbissschienen, Retainer 

Polypropylen PP 
Scheu Dental/ Copyplast C Langzeitretainer, Invisible-

Retainer Erkodent/ Erkolign 

Thermoplastisches 

Polyurethan/ 

Polycarbonat 

TPU/PC Scheu Dental/ Durasoft 

Unzerbrechliche, abrasionsfeste, 

Verbundfolie, harte und weiche 

Folienseite 

Polyethylenterephthalat-

Glycol Copolyester/ 

Ethylenvinylacetat 

PET-G/EVA Dreve Dentamid/ Kombiplast Aufbissschienen 

Polyethylenterephthalat-

Glycol Copolyester/ 

Thermoplastisches 

Polyurethan 

PET-G/TPU Erkodent/ Erkoloc pro 
Hart/weiche Folie für Aufbiss-, 

Miniplast- & Knirscherschienen 
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2.2.3 Polycarbonat 

Ein weiterer amorpher, thermoplastischer Werkstoff ist Polycarbonat [73]. Für die Synthese 

von zahnmedizinisch verwendetem Polycarbonat werden die Monomere Bisphenol A (BPA) 

und Phosgen (COCl2) verwendet [96].  

Klinisch wird Polycarbonat beispielsweise für Prothesenzähne oder provisorische Kronen 

verwendet. Takahashi et al. untersuchten die BPA-Freisetzung aus provisorischen 

Polycarbonat-Kronen, die in unterschiedlichen Medien gelagert wurden. Sie ermittelten eine 

Korrelation von freigesetztem BPA mit dem Zerfall von Polycarbonat [96]. Ebenfalls wurden 

kieferorthopädische Plastik-Brackets, sowie Heißpolymerisations- und Injektionskunststoffe, 

für Prothesenbasen auf Polycarbonat-Basis, auf die Freisetzung von BPA untersucht. So konnte 

herausgefunden werden, dass während der Synthese von Polycarbonat nicht-reagiertes BPA 

im Material verbleibt, das in organischen Lösungsmitteln oder Wasser freigesetzt werden  

kann [97]. 

Die Freisetzung von BPA wird allerdings kritisch bewertet, da BPA die Transkription von 

human telomerase reverse transcriptase (hTERT) [96] aktiviert. Dies ist eine katalytische 

Untereinheit des Enzyms Telomerase, dessen Aktivierung die Zell-Überlebenszeit erhöht [98] 

und daher bei den meisten Tumorzellen aktiv ist [99]. 

Im Bereich der Schienentherapie wird Polycarbonat mithilfe von CAD/CAM-Technik aus 

industriell gefertigten Rohlingen gefräst. Die Schienen werden für Bruxismus-Patienten und 

zur Schienung von Kieferbrüchen [100] angefertigt. Weiterhin können zahnfarben eingefärbte 

Polycarbonat-Rohlinge als Langzeitprovisorien zur Eingewöhnungsphase vor umfangreichen 

prothetischen Maßnahmen dienen, da die industriell gefertigten Rohlinge homogenere 

Eigenschaften besitzen, die in präziserer Passung, größerer Form- und Farbbeständigkeit, 

besserer Biokompatibilität und geringerem Verschleiß resultieren. Da Polycarbonat zudem 

flexibler als PMMA ist, können die Schienen ohne Erhöhung des Frakturrisikos sehr grazil 

gestaltet werden [101]. 

2.2.4 Tiefzieh-Technik 

Bei der Tiefziehtechnik werden thermoplastische Polymerfolien mit Infrarotlicht erwärmt und 

nach Erreichen des plastischen Zustands mittels Vakuum über die Zahnmodelle gezogen. 

Dadurch entstehen nicht-adjustierte Schienen oder kieferorthopädische Retainer [102]. Zur 

Adjustierung der Okklusalfläche kann anschließend autopolymerisierender Kunststoff 

aufgetragen werden, der sich mit den meisten Thermoplasten verbindet [4]. Um den 
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Laboraufwand zu vereinfachen und Schienen in einer Sitzung fabrizieren zu können, wurde 

eine Technik entwickelt mit der intraoral lichthärtendes Urethandimethacrylat (UDMA) zur 

Adjustierung der Okklusalfläche aufgetragen werden kann [103]. Weiterhin wird die 

Tiefziehtechnik in der Aligner-Technologie angewandt [104], bei der die thermoplastischen 

Folien über, im 3D-Druck gefertigte, Modelle tiefgezogen werden [18]. 

2.2.5 Manuelle Verarbeitung 

Bei der manuellen Schienenherstellung ergeben sich für jede Schiene unterschiedliche 

Oberflächen. Zuerst müssen untersichgehende Bereiche mit Wachs ausgeblockt werden. Dann 

wird die Schiene in Wachs gestaltet, mit besonderem Augenmerk auf flache okklusale 

Kontakte. Anschließend kann die Wachsschiene eingebettet und in heißpolymerisierendes 

[105] oder autopolymerisierendes [106] PMMA überführt werden. Ebenfalls beschrieben 

wurde das Anteigen von Kunststoff, der manuell zwischen die im Artikulator befestigten 

Modelle adaptiert wurde. Dadurch ließen sich allerdings keine Führungsflächen  

realisieren [107]. Eine andere Vorgehensweise ist das Streuen von Kunststoff auf das 

gewünschte Modell [3] oder zwischen die im Artikulator befestigten Modelle. Das 

überschüssige Acrylat wird folgend so weit getrimmt, dass nur noch feine Zahnimpressionen 

resultieren. Die Tiefe der daraus resultierenden Mulden und die Qualität der polierten 

Oberfläche wird bei allen konventionellen Techniken demzufolge vom subjektiven Empfinden 

des Zahntechnikers bestimmt. Klinisch schränken diese Mulden die freien Bewegungen des 

Unterkiefers ein, da die Antagonisten dazu neigen dort einzurasten. Allerdings wird die freie 

Beweglichkeit benötigt, um die festgefahrenen muskulären Regelkreise zu durchbrechen [9]. 

2.2.6 Computer aided design/computer aided manufacturing (CAD/CAM) 

Im Gegensatz zur manuellen Fertigung liefert die digitale Schienenherstellung reproduzierbare 

Qualität bei schnelleren Fertigungsgeschwindigkeiten. Ein neuer teildigitalisierter 

Arbeitsablauf wurde 2008 beschrieben. Hierbei wurden die Gipsmodelle zuerst einzeln und 

anschließend zusammen mit einem Zentrikregistrat eingescannt, so dass die digitalen Modelle 

im virtuellen Artikulator in der therapeutischen Position ausgerichtet werden konnten. Mithilfe 

einer CAD-Software wurde das gewünschte Schienendesign konstruiert. Um die Datenmenge 

zu minimieren und den Fräsprozess zu vereinfachen wurde lediglich die Oberfläche der Schiene 

gestaltet und folgend gefräst. Dabei wurde der Oberkiefer, analog zur konventionellen 

Fertigung, zuerst mit Acrylat bestreut, um die Zähne akkurat in Kunststoff zu fassen. 

Anschließend wurde das digital gestaltete Schienendesign mithilfe einer computerized 
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numerical control (CNC)-Fräse in das überschüssige Acrylat gefräst. Der präzise Fräsprozess 

erforderte keine abschließende Politur [9]. 

Dieser Herstellungsansatz schafft zwar reproduzierbare und glattere Oberflächen, allerdings 

bestehen weiterhin gewisse Einschränkungen in der Werkstoffqualität. So können bei der 

konventionellen Herstellung Inhomogenitäten durch Schrumpfungsprozesse oder Poren 

entstehen und zudem ist der Anteil an Restmonomer erhöht [9]. Diese Problematik konnte durch 

die industrielle Herstellung von PMMA-Rohlingen verbessert werden, die sich durch einen 

höheren Vernetzungsgrad, geringeren Restmonomergehalt, weniger Poren und keine 

polymerisationsbedingte Abbindekontraktion auszeichnen [10]. 

Mittlerweile erlaubt die Weiterentwicklung der Frästechnik und der Intraoralscanner eine 

komplett gipsfreie, digitale Schienenherstellung am Patienten. Beim volldigitalisierten 

Arbeitsablauf ersetzen Intraoralscans beider Kiefer die Abformnahme am Patienten. Die 

Kieferrelation des Patienten kann ebenfalls eingescannt werden. Die Gestaltung der Schiene 

und der Kontaktpunkte kann so im virtuellen Artikulator vorgenommen werden. Umgesetzt 

wird das Schienendesign mithilfe von Fräsmaschinen, die die Schienen aus PMMA-Rohlingen 

herausfräsen. Verglichen mit der konventionellen Herstellung können somit Schienen mit 

klinisch akzeptabler Passung fabriziert werden. Der große Vorzug dieser Technik liegt 

allerdings in der vereinfachten Herstellung und der damit verbundenen Zeiteinsparung [10]. 

2.2.7 3D-Druck 

Aus der sperrigen Geometrie der Schienen, die meistens einen ganzen Kiefer bedecken, 

resultiert ein relativ großer Materialverwurf, da sich maximal zwei Schienen aus einem 

typischen Rohling herausfräsen lassen [108]. Im 3D-Druck wird das Material nicht subtraktiv, 

sondern additiv schichtweise zusammengefügt. Der Materialverwurf existiert daher nicht in 

dem Maße. Beispielsweise lässt sich der Verwurf beim 3D-Druck von Metallen um 40 % 

reduzieren, verglichen mit subtraktiver Fertigung. Zusätzlich können bis zu 98 % des 

verwendeten Materials recycelt werden [109]. Die verschiedenen additiven Verfahren zur 

Schienenherstellung sind im nächsten Abschnitt detailliert beschrieben.  

2.3 3D-Druck in der Schienenherstellung 

Grundlegende Gemeinsamkeiten aller Drucktechniken beinhalten folgende Schritte: Zuerst 

werden die Daten digital erfasst, aus denen ein dreidimensionales CAD-Model erstellt wird. 

Dieses Modell wird in das standard tesselation language-Format (stl) umgewandelt. Die CAM-

Software wiederum bereitet das Modell zum Druck vor und berechnet die Schichten, in die das 
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Modell zerlegt wird. Je nach Ausrichtung wird berechnet wo zusätzliche Stützstrukturen 

erzeugt werden müssen, die überhängende Strukturen des Druckobjekts stabilisieren. Aus 

diesen berechneten Schichten wird schließlich das Objekt schichtweise, je nach Verfahrensart, 

gedruckt [110, 111]. 

2.3.1 Stereolithographie (SLA) 

Im Jahre 1986 wurde der erste 3D-Drucker von Charles W. Hull unter dem Namen “Apparatus 

for production of three-dimensional objects by stereolithography” zum Patent angemeldet [12]. 

Nach dem Prinzip der schichtweisen Polymerisation fotosensitiver Kunstharze wird die 

Konstruktion untersichgehender Strukturen und komplexer Formen ermöglicht. Das Harz liegt 

in einer Wanne vor, in der sich eine absenkbare Bauplattform befindet, die von einem Laser 

punktuell abgefahren wird. Das Auftreffen des UV-Lichts initiiert eine punktuelle 

Polymerisation der ersten Schicht, an der das zu bildende Objekt verankert wird. Nachdem der 

Laserstrahl alle Punkte der ersten Schicht abgefahren hat, senkt sich die Plattform um die Höhe 

der neu entstandenen Schicht ab. Bevor die nächste Schicht belichtet wird, zieht eine Rakel das 

Harz glatt. Nach der punktweisen Polymerisation dieser Schicht wiederholt sich der Vorgang 

des Absenkens und Glättens, sodass das Objekt Schicht für Schicht errichtet wird  

(Abbildung 1). Die untersichgehenden Bereiche werden von Stützstrukturen stabilisiert, die aus 

demselben Material gedruckt werden. Je genauer die Auflösung wird, desto kleiner werden die 

Schichten und desto länger dauert der Bauprozess [14, 17, 112, 113]. Geringere Schichtstärken 

führen zu einer Erhöhung der Streckgrenze, der Zugfestigkeit, der Schlagzähigkeit und zu einer 

Verringerung der Eigenspannung [114]. Nach Beendigung des Druckvorgangs wird 

überschüssiges Harz durch ein Lösungsmittelbad vom Druckobjekt entfernt. Zur 

Nachpolymerisation wird das Objekt anschließend in einem UV-Ofen gehärtet. Die 

stabilisierenden Stützstrukturen müssen abschließend noch manuell abgetrennt werden [14]. 
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Abbildung 1: Schemazeichnung des SLA-Verfahrens [113] 

Puebla et al. [115] stellten für ein nicht dental einsetzbares SLA-Harz fest, dass Druckwinkel, 

Schichtstärke, Polymerisationstiefe- und umsetzungsgrad, Lasergeschwindigkeit- und 

intensität, sowie Abbindekontraktion zwischen den Schichten, Faktoren sind, die Einfluss auf 

die mechanischen und physikalischen Eigenschaften des gedruckten Materials besitzen. Zudem 

ist die Schichtorientierung für statistisch relevante Unterschiede in den mechanischen 

Eigenschaften verantwortlich, so dass mit SLA fabrizierte Objekte anisotrop sind. 

Ebenfalls zeigte eine Untersuchung zur Anisotropie der Biegefestigkeit eines SLA-

Schienenmaterials, dass eine vertikale Druckausrichtung optimal ist, um Frakturen zu 

widerstehen. Zudem konnte gezeigt werden, dass die Biegefestigkeit durch Wasserlagerung 

signifikant verringert wird und dies einen stärkeren Einfluss auf die Biegefestigkeit besitzt als 

unterschiedliche Druckausrichtungen [116].  

Ferner konnte ein Einfluss der Druckausrichtung auf die mechanischen Eigenschaften von 

dentalen Kronenprovisorien aufgezeigt werden. So veranschaulichten Alharbi et al. [117], dass 

vertikal gedruckte Prüfkörper, mit Schichtorientierung senkrecht zur Belastungsrichtung, 

signifikant höhere Druckfestigkeit aufweisen als horizontal gedruckte. 
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Eine weitere Genauigkeitsuntersuchung bestätigte, dass Repositionierungsschienen für die 

orthognathe Kieferchirurgie, die durch SLA hergestellt wurden, eine akzeptable Präzision 

aufweisen [118]. Ferner können Bohrschablonen und Tiefziehmodelle für Retainer und 

kieferorthopädische Apparaturen mit SLA hergestellt werden [119]. 

2.3.2 Digital light processing (DLP) 

Bei diesem Verfahren werden die entstehenden Objekte, ähnlich zur SLA, schichtweise 

gefertigt. Allerdings unterscheiden sich die beiden Techniken in mehreren Punkten. Zum einen 

im Aufbau und zum anderen in der Art der Belichtung. Die Bauplattform ist oberhalb des 

Harzbeckens angebracht und senkt sich während des Druckprozesses in das flüssige Harz ab. 

Weiterhin befindet sich am Boden des Harzbeckens ein lichtdurchlässiger Bereich, unterhalb 

dessen Hochleistungs-LEDs das Licht auf einen Flächenlichtmodulator (digital micromirror 

device) projizieren. Dieser ist aus vielen Mikrospiegeln zusammengesetzt, die durch 

dynamische Lichtreflexion Pixel mit unterschiedlicher Lichtintensität in Richtung der 

Bauplattform projizieren (Abbildung 2). Durch diese Technik wird jede Schicht, also der ganze 

Querschnitt des Objekts, auf einmal flächig belichtet. Nach der Belichtung wird die 

polymerisierte Schicht durch Anheben der Bauplattform vom Boden der Wanne abgelöst. 

Somit kann das Harz nachfließen und auf eine Rakel verzichtet werden. Das flächige Belichten 

ermöglicht höhere Druckgeschwindigkeiten verglichen mit der punktuellen Polymerisation bei 

der Stereolithographie. Nachbearbeitungsschritte, wie beispielsweise das Entfernen der 

Stützstrukturen, müssen analog zur Stereolithographie durchgeführt werden [17, 113].  
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Abbildung 2: Schemazeichnung des DLP-Drucks [113] 

Eine Weiterentwicklung des DLP-Drucks wurde 2016 von Tumbleston [120] vorgestellt. 

Mittels einer continuous liquid interface production-Vorrichtung (CLIP) wird das schichtweise 

Drucken nun von einem eher kontinuierlichen Vorgang abgelöst. Das lichtdurchlässige Fenster 

am Boden des Harzbeckens besteht bei dieser Variante aus sauerstoffdurchlässigem Teflon, das 

eine kontrollierte Sauerstoffinhibitionsschicht bewirkt. In diesem Bereich findet keine 

Polymerisation statt, so dass das Harz dort flüssig bleibt. Durch kontinuierlichen Zug der 

Bauplattform wird ein Ansaugeffekt für das nachfließende Harz erzeugt. Folglich entfällt das 

Ablösen der fertig polymerisierten Schicht und das Wiedereintauchen in das Harzbecken 

resultierend in einem insgesamt wesentlich beschleunigten Druckvorgang. 

Bei einer Untersuchung DLP gedruckter, provisorischer Kronen konnte festgestellt werden, 

dass die Ausrichtung des Druckobjekts auf der Bauplattform Auswirkungen auf die 

Genauigkeit der Kronen hat. Dabei wurden die besten Ergebnisse mit den Winkeln 135° und 

210° zwischen Druckobjekt und Plattform erzielt. Allerdings lagen die Ungenauigkeiten bei 
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einem Druckwinkel von 210° im Bereich der Präparationsgrenze, was vermieden werden sollte 

um Undichtigkeiten in den provisorischen Versorgungen vorzubeugen [19].  

Im Jahr 2014 untersuchte eine Studie die Genauigkeit und Reproduzierbarkeit verschiedener 

Drucktechniken im Vergleich zu konventionellen Gipsmodellen. Dabei ließen sich, verglichen 

mit den Gipsmodellen, lediglich geringe Genauigkeitsabweichungen beim DLP- und 

Tintenstrahldruck erkennen, womit beide Techniken eine ausreichende Präzision zur Fertigung 

kieferorthopädischer Apparaturen oder zur indirekten Schienenherstellung über das 

Tiefziehverfahren besitzen [110]. Inzwischen können Aufbissschienen direkt im DLP-Druck 

gefertigt werden. Eine bereits existierende in-vitro Studie zum Vergleich von additiv, subtraktiv 

und konventionell hergestellten Aufbissschienen fand vergleichbare Polierbarkeit und ähnliche 

Abrasionsbeständigkeit in allen Gruppen [121].  

2.3.3 Tintenstrahldruck (PolyJet/MultiJet) 

Beim Poly- oder MultiJet-Verfahren wird ebenfalls schichtweise gearbeitet. Allerdings wird 

das fotosensitive Kunstharz hier tröpfchenweise aus dem Druckkopf appliziert und unmittelbar 

polymerisiert. Die Druckköpfe sind horizontal beweglich und mit UV-Lampen ausgestattet 

(Abbildung 3). Die Verwendung mehrerer Druckköpfe ermöglicht das simultane Applizieren 

unterschiedlicher Materialien mit differenten Eigenschaften. So können die Stützstrukturen 

eine gallertige Konsistenz aufweisen und in Wasser, verschiedenen Lösungsmitteln  

oder durch Erhitzen leichter rückstandslos entfernt werden als durch mechanische  

Manipulation [112, 113, 122]. Auf eine Nachpolymerisation kann bei manchen 

Polymersystemen verzichtet werden [123].  
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Abbildung 3: Schemazeichnung des Tintenstrahldrucks [113] 

In der Herstellung provisorischer Kronen konnte durch die PolyJet-Technologie eine deutliche 

Verbesserung der Passung, vor allem im okklusalen Bereich, erreicht werden [124]. Die 

Drucker, die mit dieser Technologie arbeiten, verfügen über größere Bauplattformen und 

werden daher bevorzugt in der KFO zur Herstellung von Tiefziehmodellen für Aligner 

verwendet. Auch mit allen anderen, oben beschriebenen, additiven Verfahren können Modelle 

für das Tiefziehen thermoplastischer Folien fabriziert werden, über die Aufbissschienen, 

Retainer oder Aligner gefertigt werden können.  

Auch FDM, eine weitere additive Technologie, ermöglicht die Fertigung dieser Modelle [18]. 

Im Gegensatz zur Polymerisation fotosensitiver Kunstharze werden bei dieser Technologie 

Stränge von thermoformbarem Material direkt im Druckkopf erhitzt und auf eine absenkbare 

Druckplattform appliziert (Abbildung 4) [125].  
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Abbildung 4: Schemazeichnung fused deposition modeling [113] 

Die Recherche der aktuell verfügbaren Literatur ließ allerdings keinen kommerziellen Einsatz 

dieser Technologie in der Tiefziehtechnik und der Schienenherstellung erkennen. 

2.3.4 Fotosensitive Kunstharze für die Schienenherstellung 

Bei der Herstellung von Tiefzieh-Modellen spielen Biokompatibilität und Wasserlöslichkeit 

der Tiefzieh-Modelle keine Rolle, da diese Materialien nicht im Mund verwendet werden. 

Hingegen muss jeder oral eingesetzte Stoff, nach Anhang IX der Richtlinie 93/42/EWG, 

gewissen Anforderungen entsprechen, die im Medizinproduktegesetz (MPG) §9, Absatz 1 

definiert sind. Sollen die Stoffe dauerhaft im Mund verbleiben, müssen sie die Zulassung nach 

MPG IIa besitzen. Die meisten Kunststoffe für gedruckte Aufbissschienen besitzen lediglich 

eine Zulassung nach MPG Klasse I und dürfen somit nicht länger als 30 Tage ununterbrochen 

getragen werden.  

Tabelle 2 und Tabelle 3 zeigen einen Überblick der Anbieter, Anwendungsmöglichkeiten, 

sowie der entsprechenden Medizinproduktklassen aktuell verfügbarer, druckbarer 

Schienenmaterialien.
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Tabelle 2: Aktuell verfügbare druckbare Schienenmaterialien (ohne Anspruch auf Vollständigkeit) 

Firma Drucker Technik Material Basis 
Initiator & 
Wellenlänge 

Bego [126] Varseo DLP 
Vareso 
WaxSplint 

Methacrylat-
Basis 

TPO, 405 nm 

Deltamed 
[127] 

Rapidshape 
HA30 

DLP 
3Delta 
Guide 

UDMA TPO, 385 nm 

Dentona 
[128] 

Pro3dure 
fab 12 

DLP GR 10 Methacrylate 385 nm 

Detax 

[129, 130] 

auf allen 
offenen 
Systemen 
anwendbar 

auf allen 
offenen 
Systemen 
anwendbar 

Freeprint 
splint UV, 
Freeprint 
ortho UV 

Urethanacrylat 
bei "splint", 
Urethan 
Dimethacryl bei 
"ortho" 

TPO, 405 nm 
oder 378-388 nm 

Dreve 
Dentamid 
[131] 

Varseo 
(Bego), 
D30, D40 
RapidShape 

DLP 
FotoDent 
splint 

Urethan-
methacrylat 

Acyl Phosphine 
oxide, 405nm 

DWS [132] 
Digitalwax 
020D 

DLP, Galvano-
meter 

DS Serie 
keine Angabe 
vom Hersteller 

BluEdge Laser 

Envision-
TEC [133] 

PixCera, 
DDDP, P3 
DDP, P4 
DDP, Vida  

DLP E-Guard 
Acrylester 
Methacryl 
oligomere 

Phosphine Oxide,  

315-400 nm 

Formlabs 
[134] 

Form2 SLA Dental SG Methacrylester Phosphine Oxide 

Kulzer 
[135] 

cara Print 
4.0 

DLP 
dima Print 
Ortho 

keine Angabe 
vom Hersteller 

405nm 

LuxaPrint 
[136] 

3Delux 
(DMG), 
Voyager 
(Sharebot) 

DLP 
LuxaPrint 
Ortho 

Methacrylat-
Basis 

385 oder 405nm 

NextDent 
[137, 138] 

für Drucker 
mit Wellen-
längen von 
365-385nm 

- 

OrthoClear, 
OrthoRigid
= bläulich 
(405 nm) 

Methacrylat- 

Basis 

Phosphine oxide,  

365-385 nm 

Shera [139] 
Shera 
ecoprint 

DLP mit FFT 
Shera print-
ortho plus  

Methacrylatbasis 
mit 
Urethanacrylat 

TPO, 405 nm 

Stratasys 
[140] 

Objet Eden 
260VS, 
Objet 
260/500 

Polyjet MED610 
Acrylformu-
lierung 

TPO, nm= 
unbekannt 

Voco [141] 
SolFlex 650, 
350 

DLP 
V-Print 
ortho 

Methacrylat-
Basis 

378-388nm 
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Tabelle 3: Weitere Informationen zu obengenannten, druckbaren Schienenmaterialien 

Firma 
MPG-

Zulassung 
Klinische Indikationen Nachhärtung Schutzgas (N2) 

Bego [126] Klasse I 
Aufbissschienen, 

Knirscherschienen 

HiLite Power, 20 Hz Blitz-

frequenz, 390–540 nm für 7,5 

Minuten 

nein 

Deltamed 

[127] 
Klasse I Bohrschablonen 

Otoflash G171, jeweils 2000 

Blitzen für Ober- und 

Unterseite 

ja 

Dentona 

[128] 

keine Angabe 

vom Hersteller 

Bohrschablonen, 

Aufbissschienen 

medical CD-1, 3-4 Minuten ja 

Detax 

[129, 130] 
Klasse IIa 

Bohrschablonen, 

Aufbissschienen, 

Zahnspangen 

Otoflash G171: 2*2000 Blitze 

(2*100W) oder blaues UV-A 

für 5 Min (71W) 

ja 

Dreve 

Dentamid 

[131] 

Klasse I Aufbissschienen HiLite Power, für 2 Minuten keine Angabe 

vom Hersteller 

DWS 

[132] 

keine Angabe 

vom Hersteller 
Bohrschablonen keine Angabe vom Hersteller 

keine Angabe 

vom Hersteller 

Envision-

TEC [133] 
Klasse I Aufbissschienen, 

Knirscherschienen 

315-400 nm, 10 Minuten bei 

72 Watt & 129,6 kJ 
nein 

Formlabs 

[134] 
Klasse I Bohrschablonen 

10 Minuten bei 108W,  

315–400 nm (UV-A), 

400–550 nm (UV-B) bei 60°C 

nein 

Kulzer 

[135] 

keine Angabe 

vom Hersteller 
Aufbissschienen 

HiLite Power 3D:300W50-

60Hz, 390-540nm 

keine Angabe 

vom Hersteller 

LuxaPrint 

[136] 
Klasse IIa 

Schienen, KFO-

Apparaturen 

Otoflash G171: 2*2000 Blitze 

(2*100W) oder blaues UV-A 

für 5 Min (71W) 

ja 

NextDent 

[137, 138] 
Klasse IIa 

Aufbissschienen, 

Knirscherschienen 

315-400, 10 Minuten bei 72 

Watt und 129,6 kJ oder 43,2 

kJ für OrthoRigid 

nein 

Shera 

[139] 
Klasse IIa 

Bohrschablonen, 

Aufbissschienen, 

Röntgenschienen, 

Stabilisatoren für KFO 

2*2000 Blitze ja 

Stratasys 

[140] 

Klasse I Zahnspangen, Bohr-

schablonen, Schienen 

keine Angabe vom Hersteller keine Angabe 

vom Hersteller 

Voco 

[141] 
Klasse IIa Zahnspangen, Schienen, 

Bohrschablonen 
keine Angabe vom Hersteller keine Angabe 

vom Hersteller 
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2.4 Verschleißmessungen 

Bei Bruxismus-Patienten manifestiert sich exzessiver Verschleiß in-vivo besonders  

deutlich [142]. Da abgeriebene, anorganische Mikro- und Nanopartikel aus dentalen 

Restaurationen unter Verdacht stehen mit Leber-, Nieren- [143] und Darmerkrankungen [144] 

assoziiert zu sein, spielt die Kenntnis über das Verschleißverhalten von neuen 

Schienenmaterialien für Bruxismus-Patienten eine besondere Rolle. Verschleißmessungen sind 

in-vivo allerdings schwierig umzusetzen und zeitaufwändig [145], daher wurden verschiedene 

Methoden zur in-vitro Verschleißsimulation entwickelt. Verschleißsimulatoren sollen die 

Parameter nachahmen, die in der Mundhöhle während der Mastikation auftreten: Kaukraft, 

Kraftverteilung, Kontaktzeit, Lateralbewegung und Abtransport von verschlissenem Material. 

Durch Verschleißmessungen kann der Einfluss einzelner Parameter auf den in-vitro Verschleiß 

genauer beobachten werden. Da die unterschiedlichen Verschleißtests verschiedene 

Mechanismen untersuchen, erscheint es sinnvoll mindestens zwei verschiedene Methoden 

anzuwenden um das Verschleißverhalten eines neuen Materials zu überprüfen [146]. Allerdings 

lassen sich die verschiedenen in-vitro Verschleißtests nur bedingt mit in-vivo 

Verschleißmessungen vergleichen [147]. Brauchbare in-vitro Verschleißsimulatoren  

sind Kausimulatoren (Abbildung 5), die Kaubewegungen zu einem gewissen Grad  

nachahmen [148]. Dabei wird der Verschleiß durch Belastung des untersuchten Materials mit 

einem Antagonisten generiert.  

Neben den Kausimulatoren kann Verschleiß auch über Zahnbürstensimulatoren generiert 

werden. Bereits 1999 wurde dafür eine technische Anforderung zum Verschleiß durch 

Zähneputzen [149] von der International Standard Organization (ISO) veröffentlicht, gefolgt 

von der technischen Anforderung zum Verschleiß durch Zwei-Körper- und/oder Drei-Körper-

Abrieb [150]. 

Beim Drei-Körper-Verschleiß werden die Oberflächen durch einen Brei aus abrasiven Partikeln 

abgerieben. Diese Verschleißform findet im Mund während der Mastikation statt und wird 

durch abrasive Kost verstärkt [151]. Der Drei-Körper-Verschleiß kann beispielsweise mit dem 

Verschleißtest nach ACTA (Academical Centrum Tandheelkunde Amsterdam) simuliert 

werden. Dabei drehen sich zwei, in engem Kontakt zueinanderstehende Metallräder, in einem 

abrasiven Medium in entgegengesetzte Richtungen, ohne sich dabei zu berühren. Die 

Prüfkörper befinden sich an dem Rad mit dem größeren Durchmesser, während das kleinere 

Rad als Antagonist fungiert. Der Verschleiß wird über den Anpressdruck der Räder durch 

Wechselwirkung mit dem abrasiven Medium generiert [148, 152, 153].  
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Die häufigsten Verschleißmessungen sind Zwei-Körper-Verschleißsimulationen [154]. Beim 

Zwei-Körper-Verschleiß werden die Oberflächen durch direkten Kontakt abgerieben. Da auf 

mikroskopischer Ebene alle Oberflächen uneben sind, frakturieren diese Unebenheiten beim 

direkten Kontakt miteinander. Dabei arbeitet sich die härtere Oberfläche in die weichere  

hinein [155]. Der kumulative mikroskopische Verlust präsentiert sich folglich als Verschleiß. 

Im Mund manifestiert sich Zwei-Körper-Verschleiß überwiegend während nicht-

mastikatorischen Zahnbewegungen und insbesondere bei Bruxismus [151]. In-vitro kann der 

Zwei-Körper-Verschleiß mit dem simplen Pin-on-disc-Verfahren simuliert werden [152]. 

Komplexere Testgeräte zur Simulation des Zwei-Köper-Verschleißes sind obengenannte 

Kausimulatoren [148, 151]. Um vergleichbare Aussagen zu den verschiedenen Kausimulatoren 

treffen zu können, müssen mehrere Variablen, wie Kaukraft, Frequenz, Lateralbewegung, 

Kauzyklenanzahl, Medium des Schmiermittels, Härte, Poissonzahl, sowie Material, Form und 

E-Modul der Antagonisten genau beschrieben werden.  

 

Abbildung 5: Beispiel für einen Kausimulator: CS-4 (SD Mechatronik) 

Die Antagonisten für die Kausimulation können aus folgenden Materialien bestehen: 

Zahnschmelz, Gold, Keramik, Edelstahl, Aluminiumoxid und Steatit [151]. Letzteres ist ein 

synthetisches Material, das hauptsächlich aus Magnesiumsilikat besteht und als brauchbares 

Substitut zu Schmelz von einigen Autoren angesehen [156, 157], von anderen aber abgelehnt 

[158, 159] wird. Aufgrund unterschiedlicher anatomischer Form müssen Antagonisten aus 

Schmelz standardisiert werden. Da die Schmelzstruktur anisotrop aufgebaut ist können 
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verschiedene Faktoren wie Kristallgröße, aprismatische Schmelzschicht, Prismenform und -

ausrichtung den Verschleiß beeinflussen [151]. Ein weiterer wichtiger Testparameter ist die 

Temperatur, da Temperaturschwankungen einen weichmachenden Effekt auf das untersuchte 

Material ausüben können. Die Kausimulation kann daher isotherm oder mit Thermolastwechsel 

durchgeführt werden [151]. Verglichen mit isothermer Temperatur übt eine Prüfung mit 

Thermolastwechsel einen materialabhängigen Effekt auf den Verschleiß aus [148]. So zeigte 

sich bei einigen Materialien verringerter, bei anderen erhöhter oder gleichbleibender  

Verschleiß [160, 161]. Zur Quantifizierung der simulierten Volumenverluste wurden sowohl 

mechanische als auch optische Vorgehensweisen entwickelt. Zur mechanischen Auswertung 

zählt die taktile Profilometrie, bei der die Volumenverluste über mechanisches Abtasten der 

Oberfläche mittels einer Diamantnadel errechnet werden. Dieses relativ günstige System liefert 

eine gute Präzision und wird nicht von Transparenz oder Farbe der Materialien beeinflusst. 

Nachteilig ist die lange Untersuchungsdauer, dass harte Oberflächen erfordert werden [145] 

und bestimmte Bereiche innerhalb des tiefsten Punkts nicht erfasst werden können [162]. Bei 

den optischen Methoden (wie Laserscanning) werden die untersuchten Materialien hingegen 

berührungslos ausgemessen, wodurch störende Wechselwirkungen zwischen Sensor und 

Oberfläche vermieden werden können. Nachteilig ist hier, dass dieses Vorgehen opake, diffus 

reflektierende Oberflächen benötigt. Bei semitransparenten Materialien muss die Oberfläche 

mit Scanpulver oder -spray beschichtet werden, da der Laserscanner sonst die Oberfläche 

durchdringt, was zu Fehlern führen kann [162]. 

 

2.5 Stabilitätsmessungen 

Es gibt unterschiedliche Möglichkeiten die Stabilität eines Werkstoffs zu überprüfen. 

Klassischerweise werden zur Festigkeitsüberprüfung Drei- [163] und Vier-Punkt-

Biegeprüfungen [164], sowie Druck- und Zugversuche [165] angewandt. Bei diesen 

Prüfverfahren stehen für jede Werkstoffgruppe eigene Normen fest – beispielsweise DIN EN 

ISO 6872 für dentale Keramiken [166] – anhand derer die Prüfkörper standardisiert hergestellt 

werden. Aufgrund dieser standardisierten Verfahren können keine klinisch relevanten 

Geometrien geprüft werden. Um Geometrien wie Implantat-Abutments [167], 

Wurzelstiftaufbauten [168, 169], Veneers [170], Kronen [171, 172], Brücken [173] und  

Inlays [174] dennoch auf Stabilität überprüfen zu können, werden Bruchlastmessungen 

angewandt. Bei diesen Messungen werden die Prüfkörper mittels einer Universalprüfmaschine 
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bis zum Materialversagen belastet. Um eine Vergleichbarkeit der Ergebnisse zu erreichen, 

bedarf es allerdings gleichbleibender Prüfparameter und Prüfkörpergeometrien.  

Bei den Bruchlastmessungen treffen meist halbkugelförmige [167, 173] Edelstahl-Prüfstempel 

auf die Prüfkörper auf. Um punktuelle Kraftspitzen zu vermeiden, wird zwischen Prüfkörper 

und -stempel eine 0,5 [167, 170, 173] oder 0,6 mm [171, 175] dicke Zinnfolie eingelegt, die die 

Prüfkraft homogen auf den Prüfkörper verteilen soll. Je nach Art der zu untersuchenden 

Geometrie werden die Prüfkörper entweder vertikal oder exzentrisch belastet. Um die Bruchlast 

von Wurzelstiftaufbauten endodontisch behandelter Zähne zu überprüfen, wird meist im 

Winkel von 45° belastet [168, 169, 176]. Bei der Untersuchung der Bruchlast von Kronen und 

Brücken wird die Prüfkraft hingegen typischerweise auf die zentrale Fossa des Prüfkörpers 

appliziert [171-173]. Die Prüfgeschwindigkeit liegt zwischen 0,5 [169] und 2 mm/min [175], 

wobei die Prüfkraft über einen Kraftmesser in der Prüfmaschine ermittelt wird. Sobald ein 

Materialversagen auftritt, wird ein Kraftabfall registriert, so dass die Prüfung unterbrochen 

wird. Die zum Zeitpunkt des Materialversagens auftretende Belastung wird als Bruchlast 

bezeichnet.  
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3 Ziel der Dissertation 

Das Verschleißverhalten verschiedener konventioneller Schienenmaterialien ist seit langem 

Gegenstand diverser Untersuchungen [157, 177-179]. Obwohl die Möglichkeit präzise 

Aufbissschienen zu drucken bereits 2013 beschrieben wurde [180], dauerte es weitere drei Jahre 

bis eine erste in-vitro Studie die mechanischen Eigenschaften von mit SLA gedrucktem 

Schienenmaterial untersuchte [116]. Die Abrasionsbeständigkeit und Polierbarkeit eines DLP 

gedruckten Schienenkunststoffs wurde kurz darauf von Huettig et al. [121] untersucht. Doch an 

Untersuchungen zur Bruchlast von additiven Schienenmaterialien mangelt es hingegen 

weiterhin. Daher ist das Ziel dieser Studie Verschleiß und Bruchlast eines neuen 3D-Druck-

Materials zu erörtern. Weiterhin sollen diese Daten mit den Verschleiß- und Bruchlastwerten 

klinisch bereits etablierter Schienenmaterialien verglichen werden, die sich jeweils in den 

Herstellungstechniken unterscheiden. So werden neben dem gedruckten Material, gefrästes 

PMMA und ein konventionelles Pulver-Flüssigkeitsgemisch getestet. Der 

Oberflächenverschleiß soll dabei isotherm im Kausimulator mittels Schmelzantagonisten 

generiert werden, wobei die Verschleißvolumina nach Simulation eines Monats und 

anschließend eines halben Jahrs Mastikation ermittelt werden sollen. Um den Versuchsaufbau 

während der Messungen nicht verändern zu müssen und, um longitudinale Messungen 

vornehmen zu können, soll der Verschleiß mittels Oberflächenabformungen erfasst werden, 

welche anschließend mithilfe eines Laserscanners digitalisiert werden. Weiterhin soll die 

Bruchlast der gealterten Materialien mit der Bruchlast nicht gealterter Prüfkörper verglichen 

werden, um den Einfluss der Kausimulation auf die Bruchlasten darzustellen. 

Folgende Hypothesen wurden aufgestellt: 

1. Alle Materialien zeigen vergleichbaren Materialverlust unabhängig vom Alterungslevel. 

2. Alle Materialien zeigen vergleichbare Bruchlasten unabhängig vom Alterungslevel. 
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4 Material und Methoden 

Da in dieser Studie longitudinale Verschleißmessungen vorgenommen wurden, sollte eine 

Replikatechnik sicherstellen, dass die Positionierung der Prüfkörper während der Versuche zur 

Oberflächenanalyse nicht verändert werden musste. 

4.1 Vorstudie zur Replikatechnik 

Um die Genauigkeit der Replikatechnik zu verifizieren, wurde vor Beginn der Untersuchungen 

eine Vorstudie an einem Prüfkörper aus einer früheren Dissertation von Alexander Grau [181] 

durchgeführt. Dazu wurde der gleiche Prüfkörper mit drei verschiedenen 

additionsvernetzenden Silikonen abgeformt (Abbildung 6), die Abformungen eingescannt 

(LAS-20, SD Mechatronik, Feldkirchen, Deutschland), ausgewertet (R Foundation for 

Statistical Computing, vormals AT&T, jetzt Lucent Technologies) und mit den Werten der 

Dissertation von Alexander Grau verglichen. Zur Auswertung wurde die automatische 

geometrische Methode zur Quantifizierung von Volumenverlusten, die von Stöckl [182] 

erarbeitet und von Grau [183] verbessert wurde, leicht verändert: das 99. Perzentil der Residuen 

wurde genutzt, um eine Obergrenze für die Aufwölbungen der gescannten Abdrücke zu 

definieren. 

 

Abbildung 6: Prüfkörper mit verschiedenen Abformmassen 
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Zuerst wurde je eine Abformung pro Material (Imprint™4 Regular (3M, Seefeld, Deutschland); 

Imprint™4 Light (3M); Flexitime Fast&Scan, Light Flow (Kulzer, Hanau, Deutschland)) 

vorgenommen. Anschließend wurden die Abformungen mittels Laserscanner digitalisiert 

(Abbildung 7) und mithilfe der Software R (Lucent Technologies) ausgewertet. Dabei lieferte 

die Abformmasse Flexitime (3M) die besten optischen Eindrücke. Folgend wurden drei weitere 

Abformungen mit Flexitime (3M) durchgeführt, eingescannt und ausgewertet (Abbildung 7). 

   

Abbildung 7: Eingescannte Flexitime-Abformungen 

In der Dissertation von Grau wurde an einem Prüfkörper mit dem konfokalem 

Laserscanningmikroskop (LSM) VK-X200 (Keyence, Osaka, Japan), das als Goldstandard 

festgelegt war, ein Volumenverlust von 0,264 mm³ ermittelt. Die mit den Flexitime-

Abformungen gewonnenen Werte (0,246 mm³, 0,271 mm³ und 0,259 mm³) zeigten eine 

geringe Streuung um diesen Wert und ließen damit auf eine gute Genauigkeit der 

Replikatechnik schließen (Abbildung 8). 

 

Abbildung 8: Vergleich der generierten Werte der Vorstudie (SDM) mit dem Goldstandardwert der Dissertation 
von Grau (LSM) 
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4.2 Materialien 

Für diese Studie wurden drei verschiedene Schienenmaterialien ausgewählt, die in drei 

verschiedenen Techniken verarbeitet wurden. Aus jedem Material (Tabelle 4) wurden 32 

Prüfkörper hergestellt.  

Tabelle 4: Übersicht der verwendeten Materialien 

Material Hersteller LOT-Nr. Basis Methode 

FotoDent splint 

Dreve Dentamid, 

Unna, 

Deutschland 

JG-1-87-1 UDMA DLP-Druck 

Temp Basic 

Transpa 95H16 

Zirkonzahn, 

Gais, Italien 
8238, 8104 PMMA Frästechnik 

Castdon 
Dreve Dentamid, 

Unna, 

Deutschland 

2016009394, 

2016009078 
PMMA Injektionsverfahren 

 

4.3 Methoden 

Die unterschiedlich gefertigten Prüfkörper wurden auf Verschleiß und Bruchlast untersucht. 

Eine Zusammenfassung des Ablaufs ist folgendem Flussdiagramm zu entnehmen  

(Abbildung 9): 

 

Abbildung 9: Ablauf der durchgeführten Versuche 
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4.3.1 Vorbereitungen zur Replikatechnik 

Für das Abformen im Kausimulator wurden Abformlöffel und Abformhilfen als Hilfsmittel 

entwickelt, deren Herstellung im Folgenden beschrieben wird. 

Der Deckel von 5 ml Eppendorf Tubes (Eppendorf AG, Hamburg, Germany, LOT: 

D1566645L) erwies sich als geeignetes Formteil zur Konstruktion eines Abformlöffels. Der 

Deckel wurde abgetrennt, geglättet und mit einem Rosenbohrer (Ø 1,5 mm) perforiert, um 

Ablaufmöglichkeiten und Retentionen für die Abformmasse zu schaffen. Die resultierenden 

Löffel wiesen basal plane Flächen auf und konnten aufgrund der Geometrie daher 

reproduzierbar und standardisiert zur weiteren Auswertung im Scanner positioniert werden 

(Abbildung 10). 

 

Abbildung 10: Entwickelter Abformlöffel 

Bei der klinischen zahnärztlichen Abdrucknahme am Patienten entsteht durch das Aufsetzen 

des Abformlöffels auf die Zahnreihen ein Druck, der Blasen in der Abformung verhindert. Da 

bei diesem Versuchsaufbau kein Gegenstück den benötigten Druckaufbau gewährleisten 

konnte, um das Wegfließen der Abformmasse oder Durchdrücken des Löffels zu verhindern, 

wurde eine Abformhilfe entwickelt.  
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Diese Abformhilfe wurde aus Knetsilikon (Orbis dental, Münster, Deutschland) und einer 

20 ml Einwegspritze (BD Discardit 2, Becton Dickinson, Franklin Lakes, USA) (s. langer Pfeil, 

Abbildung 11) gefertigt. Dabei wurde das Silikon plan getrimmt und mit einer 

Orientierungsmarkierung versehen (s. kleiner Pfeil, Abbildung 11), die die Ausrichtung der 

Abformungen bei der darauffolgenden Scanner-Auswertung erleichtern sollte. Durch den 

Kunststoffring (s. langer Pfeil, Abbildung 11) konnte ein enges Anliegen der Silikonmasse an 

den Prüfkörpern (s. dicker Pfeil, Abbildung 11) sichergestellt werden.  

 

Abbildung 11: Entwickelte Abformhilfe 

 

4.3.2 Herstellung der Prüfkörper 

Als Prüfkörperform wurde ein Schienenkäppchen, in Form einer vereinfachten Krone, mit einer 

okklusalen Schichtstärke von 1,5 mm gewählt. Dazu wurde ein leicht konischer, 5 mm hoher 

Cobalt-Chrom (CoCr) Kronen-Stumpf eingescannt (D700, 3 Shape Kopenhagen, Dänemark). 

Dieser Stumpf ist basal in einen PMMA-Block einpolymerisiert, besitzt apikal einen mesio-

distalen Durchmesser von 7,85 mm und einen apikalen vestibulo-oralen Druchmesser von 

7,35 mm. Über das digitale Stumpfmodell wurde eine vereinfachte Vollkrone mit einer CAD-

Software (Dental Designer, 3 Shape) konstruiert (Abbildung 12) und als Master stl-Datensatz 
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gespeichert. Die Prüfkörper wurden anschließend in drei verschiedenen Herstellungsverfahren 

angefertigt. 

 

Abbildung 12: Virtuelles Prüfkörperdesign 

Für das erste Herstellungsverfahren wurde der Master-stl-Datensatz an einen DLP-Drucker 

(Varseo, BEGO, Bremen, Deutschland) exportiert. Aus dem Material FotoDent splint (Dreve 

Dentamid) wurden n = 32 Prüfkörper vom Hersteller Dreve Dentamid, mit einer 

Belichtungszeit von 6,5 s pro Schicht und einer Schichtstärke von 50 µm angefertigt. Folgend 

wurden die Schienenkäppchen in Isopropanol gereinigt und zur Nachpolymerisation dreimal 

180 s lang in einem Lichtpolymerisationsgerät (HiLite, Kulzer, Hanau, Deutschland) belichtet. 

Diese Nachbearbeitungsschritte wurden ebenfalls vom Hersteller durchgeführt. Anschließend 

wurden die Schienenkäppchen an die Poliklinik für zahnärztliche Prothetik (Klinikum 

Universität München, LMU) versandt und dort weiterbearbeitet (Abbildung 13).  

 

Abbildung 13: Gedruckte Prüfkörper vor Bearbeitung 
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Die okklusalen Stützstrukturen wurden mit einer Trennscheibe entfernt, mit einer Polierscheibe 

verschliffen und die Oberfläche mit zwei weiteren kegelförmigen Gummipolierern  

(9424, 9432, 9433, Kunststoff-Polierer, Komet) mit aufsteigender Körnung geglättet. Zum 

Erreichen von Hochglanz wurden die Käppchen zuerst mit einer Ziegenhaarbürste und blauer 

Polirapid-Paste (Polirapid, Singen, Deutschland) bearbeitet. Der definitive Hochglanz konnte 

durch wiederholte Anwendung von blauer Polirapid-Paste mithilfe eines Schwabbels erreicht 

werden (Abbildung 14). Alle Polierschritte wurden mit einem KaVo-Handstück (EWL Typ 

4941, KaVo, Biberach, Deutschland) bei 4000 bis maximal 8000 U/Minute und geringem 

Anpresssdruck durchgeführt.  

 

Abbildung 14: Gedruckte, konventionell hergestellte und gefräste Schienenkäppchen nach Politur (v. l n. r.) 

Als zweites Material wurde gefrästes PMMA verwendet. Dazu wurden n = 32 Prüfkörper mit 

Hilfe des Master-stl-Datensatzes in der Software Zirkonzahn.Nesting (Zirkonzahn) in einen 

16 mm hohen PMMA-Rohling (Temp Basic, Transpa 95H16, Zirkonzahn, LOT: 8238, 8104) 

genestet (Abbildung 15), aus dem die Käppchen mit der Fräseinheit M1 (Zirkonzahn) gefräst 

wurden (Abbildung 16).  

  

Abbildung 15: Nestings der PMMA-Rohlinge 
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Danach wurden die Käppchen aus dem PMMA-Rohling herausgetrennt. Dabei wurden die 

Verbinder mit einer schmalen konischen Fräse getrennt. Die anschließenden Polierschritte 

wurden analog, und wie für die 3D-gedruckten Käppchen beschrieben, durchgeführt.  

 

Abbildung 16: PMMA-Rohling 

Als drittes Material wurde ein konventioneller PMMA-Kunststoff als Pulver-Flüssigkeit-

Gemisch verwendet (Castdon, Dreve Dentamid). Um das Problem der Abbindekontraktion zu 

umgehen, homogenere Materialeigenschaften und Formgleichheit zu den anderen Prüfkörpern 

zu erreichen, wurde eine Injektionstechnik analog zur Totalprothesen-Herstellung angewandt. 

Dazu wurden aus dem Master-stl-Datensatz n = 32 Prüfkörper in der Software Zenotec-CAM 

(Wieland Dental + Technik GmbH & Co. KG, Pforzheim) in einen Rohling aus Fräswachs 

(Wax ivory, 98H16, Zirkonzahn, LOT: 1611) genestet und mit der Fräseinheit i-mes (Wieland, 

Dental + Technik GmbH & Co. KG) herausgefräst. Nach dem Fräsvorgang wurden die 

Käppchen durch Zertrennen der Verbinder aus dem Rohling entfernt (Abbildung 17).  
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Abbildung 17: Aus Wachs gefräste Käppchen 

Zum Einbetten wurde Blaugips (pico crema-soft, picodent, Wipperfürth, Deutschland) laut 

Herstellerangabe für 60 Sekunden unter Vakuum im Gerät Multivac-4 (Degussa) angerührt und 

in die Unterseite einer mit Vaseline isolierten Küvette eingefüllt. In den noch weichen Blaugips 

wurden die Wachs-Käppchen so eingebracht, dass die Kaufläche leicht in Gips gefasst war. 

Nach Erhärten des Gipses wurde ein Zu- und Ablaufsystem aus Wachs (PalaXPress 

Kanalwachs, Kulzer) an die Käppchen und den Gips angewachst. Danach wurden alle 

untersichgehenden Bereiche und die Außenflächen der Käppchen bis knapp unter den 

Kronenrand mit Silikon (Fifty-Fifty, Klasse 4 Dental GmbH, Augsburg) ausgeblockt. In das 

noch weiche Silikon wurden mit einem Aufwachs-Instrument Retentionen für den Gips 

eingekerbt. 
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Abbildung 18: Küvette mit in Gips eingebetteten Wachskronen 

Danach wurde der Gips gegen Gips isoliert (Ideal Isoliermittel, Klasse 4 Dental GmbH), das 

mit Vaseline isolierte Küvettenoberteil aufgesetzt und die Küvette fest verschlossen. Der erneut 

unter Vakuum angerührte Blaugips wurde folgend auf dem Rüttler von oben in die 

verschlossene Küvette gefüllt. Um Gipsblasen zu vermeiden, wurden die Innenflächen der 

Käppchen mithilfe eines dünnen Pinsels portionsweise mit Gips befüllt. Nach Aushärten des 

Gipses wurde das Wachs mittels heißem Wassers ausgeschwemmt. Hierfür wurde die Küvette 

10 min lang in ein Ausbrühgerät (Wapo Ex-12, Wassermann, Hamburg, Deutschland) gelegt, 

anschließend geöffnet und die einzelnen Teile wurden ein weiteres Mal für 5 min mit 85 °C 

warmem Wasser ausgebrüht. Da das Fräswachs einen hohen Kunststoffanteil und einen 

höheren Schmelzpunkt als das Wachs für das Zulaufsystem besitzt, konnten auch durch längere 

Ausbrühzeiten nicht alle Wachskäppchen gänzlich entfernt werden. Durch Abdampfen mit 

heißem Wasserdampf (Wasi-Steam 2, Wassermann) ließen sich diese Wachsreste allerdings 

gänzlich entfernen. Die noch heißen Küvettenteile wurden dreimal nacheinander mit Gips 
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gegen Kunststoff-Isolierung (Aislar, Kulzer) isoliert. Nachdem die Küvettenteile auf 

Raumtemperatur abgekühlt waren, wurden sie wieder fest verschlossen und in das Druckluft-

Injektionsgerät PalaJet (Kulzer) eingebracht. Monomer und Polymer wurden laut 

Herstellerangaben (Castdon, Dreve Dentamid, LOT:2016009394, 2016009078) abgemessen 

und in einem Keramiktiegel mittels Zementspatel angerührt. Nachdem eine homogene Masse 

entstanden war, wurde der Kunststoff in dünnem Strahl in einen Injektionsbecher umgefüllt, in 

dem er wenige Minuten anteigen konnte. Sobald die Masse zähflüssigen Zustand erreicht hatte, 

wurde der Becher in das Injektionsgerät montiert und der Kunststoff unter 5 bar Druck 

verpresst. Völliges Entweichen der Luft aus der Küvette zeigte sich durch Austreten der ersten 

Tropfen Kunststoff aus dem Ablaufsystem. Nach 5 min wurde die Küvette entfernt und in einen 

auf 55 °C vorgeheizten, mit Leitungswasser gefüllten, Drucktopf (Palamat elite, Kulzer) 

gegeben. Dort polymerisierte der Kunststoff bei 55 °C und 2 bar für 30 min aus. Die Küvette 

wurde nach Abkühlen geöffnet, die Schienenkäppchen zum Ausbetten vorsichtig mit einem 

Hammer von Gips befreit (Abbildung 19), das Kanalsystem mittels einer Trennscheibe von den 

Käppchen entfernt und grob mit einer kreuzverzahnten Hartmetallfräse verschliffen. In den 

Käppchen verbliebener Gips wurde bei niedrigen Umdrehungen mit einem dünnen 

Rosenbohrer (Ø 1,5 mm) entfernt. 

 

Abbildung 19: Konventionell hergestellte Kronen nach Ausbetten aus der Küvette 

Trotz gewissenhafter Durchführung konnten einige Gips- respektive Kunststoffblasen nicht 

vermieden werden. Daher musste der Sitz dieser Schienenkäppchen auf den CoCr-Stümpfen 

mit einseitiger Okklusionsfolie optimiert werden. Zur Wahrung der okklusalen 
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Mindestschichtstärke von 1,5 mm wurde jedes Schienenkäppchen nach Aufpassen auf die 

Stümpfe mithilfe eines Tasterzirkels auf ausreichende Schichtstärke kontrolliert. Die Politur 

erfolgte analog zu den anderen Prüfkörpern. 

4.3.3 Befestigen 

Jedes fertig vorbereitete Schienenkäppchen wurde adhäsiv auf den eingescannten 

Metallstümpfen mit dualhärtendem Befestigungskunststoff (SmartCem2, DENTSPLY DeTrey, 

Konstanz, Deutschland, LOT: 130430) fixiert. Dafür wurden die Stümpfe unter 2 bar Druck 

mit 50 µm Aluminiumoxid-Pulver (Orbis dental, LOT:20122617), für 10 s abgestrahlt (Renfert 

basic Quattro IS), dann 10 min lang in destilliertem Wasser in einem Ultraschallbad (Transistor/ 

Ultrasonic T-14, L&R Manufacturing Company, Kearny, USA) gereinigt und anschließend 

kurz mit Ethanol entfettet. Das Befestigungsmaterial wurde über die dazugehörige Applikator-

Pistole angemischt und in die Schienenkäppchen gespritzt. Nun wurden die Schienenkäppchen 

auf die gereinigten Stümpfe aufgesetzt und mittels Befestigungshilfe 2 min lang mit 750 g 

belastet, um einen konstanten, zentralisierten Druck zu gewährleisten. Nach kurzer Belichtung 

der Überschüsse mit einem LED-Polymerisationsgerät (Elipar FreeLight 2, 3M, 430-480 nm), 

ließen sich diese mittels Skalpell leicht entfernen, da sich das Material nach kurzer Belichtung 

in der Gelphase befindet. Anschließend wurde jede Seite des Schienenkäppchens (lingual, 

mesial, distal, bukkal, okklusal) für 40 s gehärtet. Folgend wurden alle zementierten 

Schienenkäppchen bei 37 °C für 24 h in destilliertem Wasser im Brutschrank (HERA cell, 

Kulzer) gelagert, um eine komplette Aushärtung des Kunststoffs vor der Weiterverarbeitung zu 

gewährleisten.  

4.3.4 Verschleißsimulation im Kausimulator  

Das Verschleißverhalten der Hälfte aller unterschiedlich hergestellten Prüfkörper wurde im 

Kausimulator untersucht. Dazu wurde der Zwei-Körper-Verschleiß simuliert, da diese 

Verschleißart in-vivo besonders bei Bruxismus beobachtet werden kann [151]. Die 

verwendeten Antagonisten stammten aus Zahnarztpraxen von anonymen Spendern aus dem 

Raum München. Die Zähne wurden nach Extraktion zuerst für 7 Tage in einer 0,5 %igen 

Chloramin-T-Lösung (Sigma-Aldrich Laborchemikalien, Seelze, Germany) gelagert. 

Anschließend wurden sie für maximal 6 Monate bei 5 °C in destilliertem Wasser gelagert. Der 

mesiobukkale Höcker kariesfreier Molaren wurde abgetrennt und apikal mit Retentionen 

versehen, um den Höcker mittels Amalgam (Dispersalloy, DENTSPLY DeTrey, LOT:120823) 

in einen Edelstahladapter für den Kausimulator einzubetten. Aufgrund der individuellen Form 

jedes Zahnes, wurden alle verwendeten Höcker mithilfe einer Ständerbohrmaschine und eines 
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diamantierten Hohlschleifers (Ø 1,5 mm, Gebr. Brasseler GmbH & Co. KG, Lemgo, 

Deutschland) mit 40 µm und 8 µm Körnung unter Wasserkühlung in eine einheitliche 

Kuppelform geschliffen. Dieses Vorgehen sollte eine standardisierte Antagonistengeometrie 

sicherstellen (Abbildung 20).  

 

Abbildung 20: Schmelzantagonist in Edelstahladapter 

 

Die Hälfte der unterschiedlich hergestellten Prüfkörper (n = 16/Gruppe) wurde in sechs 

verschiedenen Serien randomisiert auf die Kammern des Kausimulator aufgeteilt (CS-4,  

SD Mechatronik) und isotherm bei 37° C insgesamt mit 120.000 Kauzyklen belastet 

(Abbildung 21). 

 

Abbildung 21: Prüfkörper mit Schmelzantagonist in einer Kammer des Kausimulators 

Zur Bestimmung der Materialvolumenverluste wurden die Schienenkäppchen vor 

Kausimulation (T0), nach 20.000 (T1) und 120.000 Kauzyklen (T2) via Replikatechnik 

abgeformt. Die entsprechenden Parameter der Kausimulation sind in Tabelle 5 dargestellt. 
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Tabelle 5: Testparameter des Kausimulators 

 Testparameter Werte 

Z-Achse (vertikal) 

 

Aufwärtshub [mm] 2,0 

Abwärtshub [mm] 1,0 

Aufwärtsgeschwindigkeit [mm/s] 60,0 

Abwärtsgeschwindigkeit [mm/s] 20,0 

X-Achse (horizontal) 

 

Horizontalbewegung [mm] 0,7 

Horizontalgeschwindigkeit [mm/s] 20,0 

Bewegungsrichtung Vor-Zurück 

Bewegungsparameter 

Zeitoptimierte Bewegung Aus 

Minimaler Impuls beim Auftreffen An 

Intervallbetrieb Aus 

Zyklenzahl 
T1  20.000 

T2 120.000 

Sonstige 
Frequenz [Hz] 1,1 

Gewicht pro Kammer [kg] 5 

Spülung 

Thermozyklus Aus 

Temperatur Kaltwasser [°C] 37 

Temperatur Warmwasser [°C] 37 

Warmzeit [sec] 30 

Kaltzeit [sec] 30 

Flüssigkeit Aqua dest 

 

Nach Beendigung der Kausimulation wurde die Bruchlast aller gealterten Schienenkäppchen 

geprüft. 

4.3.5 Oberflächenerfassung durch Abformungen 

Die Oberfläche der Schienenkäppchen wurde vor Kausimulation (T0), nach 20.000 (T1) und 

120.000 (T2) Kauzyklen mit Flexitime Fast& Scan, Light Flow (Kulzer, LOT: R010021, 

R010022) abgeformt (Abbildung 22). Aufgrund der oben beschriebenen Vorteile wurde die 

Abformhilfe vor jeder Abformung an den Kronen angebracht und anschließend wieder entfernt, 

um die Kausimulation nicht zu beeinträchtigen. Um ein Verkleben des Abformsilikons mit der 
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Abformhilfe zu verhindern wurde diese mit GiMask Universal Separator (Coltène/Whaledent, 

Altstätten, Schweiz, LOT:H59817) isoliert. Die Käppchen wurden vor dem Abformen mit 

destilliertem Wasser und Kosmetiktüchern gesäubert. Vor der Abformnahme wurde die 

Oberfläche zusätzlich kurz mit Druckluft aus der Dose (Druckluft 67, CRC Industries, 

Iffezheim, Deutschland) gereinigt. Die Abformmasse wurde mithilfe einer Mischpistole in 

Einwegspritzen (Intraoral Syringes-Green, 3M, LOT: 575904) abgefüllt, aus denen die 

angemischte Paste in die Abformlöffel gefüllt wurde. Vor Aufsetzen des Abformlöffels wurde 

eine kleine Portion der Masse direkt auf die Kronen appliziert, die mit dosierten 

Druckluftstößen verpustet wurde um eine vollständige Oberflächenbenetzung sicherzustellen 

und Blasenbildung zu verhüten. 

 

Abbildung 22: von links nach rechts: Abformungen T0, T1 und T2 mit Orientierungsmarkierung (Pfeil) 

 

4.3.6 Digitalisierung der Abformungen 

Die aus der Kausimulation resultierenden Abformungen (3 Abformungen  

16 Prüfkörper/3 Gruppen = 144) wurden mit einem Laserscanner (LAS-20, SD Mechatronik) 

digitalisiert (Tabelle 6, Abbildung 23, Abbildung 24, Abbildung 25). 

Tabelle 6: Scanparameter des Laserscanners LAS-20 

Horizontale Auflösung Vertikale Auflösung Scanbereich 

0,2 µm 0,8 µm 5 5 mm 
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Abbildung 23: Gedrucktes Material nach 20.000 (li.) und 120.000 (re.) Kauzyklen 

 

  

Abbildung 24: Gefrästes Material nach 20.000 (li.) und 120.000 (re.) Kauzyklen 

 

  

Abbildung 25: Konventionelles Material nach 20.000 (li.) und 120.000 (re.) Kauzyklen 
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Durch die ebenfalls mitabgeformte Vertiefung des Silikons der Abformhilfe (Abbildung 22, 

Pfeil, Abbildung 26, weiße Pfeile) konnten die Abformungen ähnlich im Scanner positioniert 

werden. 

 

Abbildung 26: Positionierung der T1-Abformung mithilfe des T2-Screenshots 

Zur exakten Positionierung des Startpunktes wurde zuerst die T2-Abformung eingescannt, da 

diese den größten Volumenverlust aufwies (Abbildung 27).  
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Abbildung 27: T2-Abformung im Laserscanner 

Mit dem Befehl „set starting point“ wurde der Startpunkt festgelegt. Über die Befehle „end 

point“ und „starting point“ konnte die Ausdehnung des gesamten Scanbereichs sichtbar 

gemacht werden. Zur nachfolgenden Auswertung der Volumenverluste war rings um die 

Verschleißmulde ein definierter Bereich notwendig. Eine dafür geeignete Größe stellte ein 

Scanbereich von 5  5mm dar. Nach Fertigstellung des Scans wurde ein Screenshot von der 

Ausrichtung der T2-Abformung angefertigt, der anschließend neben der Scanner-Software am 

Bildschirm positioniert wurde. Folgend wurde die T1-Abformung im Scanner anhand der 

Positionierung des T2-Scans mittels des zuvor angefertigten Screenshots ausgerichtet 

(Abbildung 26). 

4.3.7 Bruchlastmessungen 

Die andere Hälfte der jeweils unterschiedlich hergestellten Prüfkörper (n = 16/Gruppe) wurde 

mithilfe einer Universalprüfmaschine (Retro Line, Zwick Roell, Ulm, Deutschland) auf initiale 

Bruchlast untersucht (Tabelle 7). Um eine rein punktuelle Belastung zu verhindern, wurde die 

Kaufläche mit einer 0,1 mm dicken Polytetrafluorethylen-Folie bedeckt (Abbildung 28). Pro 

Prüfkörper wurden zwei Prüfungen durchgeführt. Bei der ersten Prüfung wurden die Prüfkörper 

bis 800 N belastet und visuell beurteilt, ob die Prüfkörper dadurch Schäden wie Risse oder 

Weißbruch genommen haben. Dies wurde fotographisch dokumentiert. Anschließend wurden 

die Prüfkörper bis zum Bruch oder bis maximal 7500 N belastet. Das Versagensmuster wurde 

ebenfalls fotographisch dokumentiert.  
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Tabelle 7: Prüfparameter der Bruchlastmessungen 

Testparameter Werte 

Prüfgeometrie Halbkugel mit Ø 8,0 mm 

Prüfgeschwindigkeit 1mm/min 

Vorlast 10 N 

Kraftabschaltschwelle 20% Fmax 

1. Messung 800 N 

2. Messung Bis Fraktur oder max. 7500 N 

 

 

Abbildung 28: Prüfkörper während Bruchlastmessung 

Da die im Kausimulator gealterten Prüfkörper länger mit Wasser in Kontakt waren als die 

Vergleichsgruppe, wurden alle kausimulierten Prüfkörper vor den Bruchlastmessungen 

definiert für 7 Tage bei Raumtemperatur getrocknet. Die Prüfkörper für die initiale Bruchlast 

wurden nach Zementieren und 24 h Lagerung in destilliertem Wasser, ebenfalls für 7 Tage unter 

gleichen Bedingungen getrocknet, um vergleichbare Ausgangssituationen für die 

Bruchlastwerte zu gewährleisten. 
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4.3.8 Statistische Methoden 

Die Materialvolumenverluste wurden in einer selbstgeschriebenen Matchingsoftware (Ref_R) 

in der freien Software R (Lucent Technologies), durch Anwendung einer geometrischen 

Vorgehensweise ausgewertet. Dazu wurden die T1- und T2-Scans an dem baseline T0-Scan 

angepasst und die Methodik angewandt, die für die Studie von Stöckl entwickelt wurde [182]. 

Die Bereiche von Interesse (ROI=regions of interest) ROI(innen) und ROI(außen) wurden von 

geschultem Personal an T1_T0 und T2_T0 angepasst. Die Schätzungen der Volumenverluste 

und der Bruchlasten wurden als Excel-Datei abgespeichert und für eine darauffolgende Analyse 

mit SPSS (IBM, Armonk, USA) vorbereitet. Die deskriptive Statistik mit Mittelwerten und 

Standardabweichungen wurden berechnet. Die Normalverteilung der Messwerte wurde über 

den Kolmogorov-Smirnov-Test geprüft. Zur Analyse der Bruchlasten wurde eine 

zweifaktorielle ANOVA-Methodik angewandt. Aufgrund einer signifikanten Wechselwirkung 

(p = 0,01) wurden zwei separate einfaktorielle ANOVAs zusammen mit dem Mann-Whitney-

Test durchgeführt. Zur Analyse der Materialvolumenverluste wurden die ANOVA zusammen 

mit dem korrigierten Greenhouse-Geisser p-Wert wiederholt. Um den Anstieg der 

Materialvolumenverluste zwischen T1 und T2 zu untersuchen, wurden die Unterschiede der 

Volumina T2-T0 und T1-T0 berechnet. Der Levene-Test wurde angewandt, um die Annahme 

der Gleichheit der Varianzen zu überprüfen. Die Materialvolumenverluste zum Zeitpunkt T1 

und T2 und der Anstieg der Materialvolumenverluste zwischen T1 und T2 wurden mit einer 

einfaktoriellen ANOVA zusammen mit einem Games-Howell post-hoc-Test analysiert um die 

Inhomogenität der Varianz der verschiedenen Gruppen zu korrigieren. Ein gepaarter t-Test 

wurde zur Bewertung des Anstiegs der Materialvolumenverluste zwischen T1 und T2 

durchgeführt. Die Ergebnisse der statistischen Analysen mit p-Werten < 5 % wurden als 

statistisch relevant interpretiert.
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5 Ergebnisse 

5.1 Ergebnisse der Kausimulation 

Die wiederholten ANOVA offenbarten starke Unterschiede zwischen den getesteten 

Materialien (p < 0,001) und einen Zusammenhang zwischen der Anzahl an Kauzyklen und den 

Materialverlusten (p < 0,001). Mit einer steigenden Anzahl an Kauzyklen wurde eine 

signifikante Zunahme der Materialverluste innerhalb aller Gruppen beobachtet (p < 0,001) 

(Abbildung 29). Der Levene-Test gab Unterschiede in der Varianz zwischen den getesteten 

Materialien an, so dass ein Games-Howell post-hoc-Test notwendig war. Zu beiden 

untersuchten Zeitpunkten wiesen die gedruckten Prüfkörper die höchsten Materialverluste auf 

und die niedrigsten wiesen die konventionell hergestellten Prüfkörper (p < 0,001) auf. Der 

geringste Anstieg zwischen 20.000 und 120.000 Kauzyklen war ebenfalls bei den konventionell 

hergestellten Prüfkörpern feststellbar (p < 0,001). Die gefrästen Prüfkörper zeigten signifikant 

höhere Materialverluste als die konventionell hergestellten (p < 0,001), aber signifikant 

niedrigere als die gedruckten (p < 0,001). Der Kolmogorov-Smirnov-Test ergab, dass alle 

Werte der Materialvolumenverluste normalverteilt waren, außer das gedruckte Material nach 

120.000 Kauzyklen. Die deskriptive Statistik der Materialvolumenverluste ist in Tabelle 8 und 

Abbildung 29 dargestellt.  
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Abbildung 29: Boxplots der Materialvolumenverluste (in mm³) 

 

Tabelle 8: Deskriptive Statistik der Materialvolumenverluste (in mm³) jeder einzelnen Herstellungstechnik mit 
Mittelwert (MW), Standardabweichung (SD), Minimum (Min), Median und Maximum (Max) nach 20.000 (T1) und 
120.000 Kauzyklen (T2) für jede einzelne Herstellungstechnik  

Herstellungs-
technik 

Materialvolumenverluste nach T1 Materialvolumenverluste nach T2 

 MW SD Min Median Max MW SD Min Median Max 

3D-gedruckt 1,16 0,33 0,68 1,14 1,66 2,81 1,01 1,50 2,45 4,91 

Gefräst 0,66 0,14 0,41 0,96 0,63 1,84 0,40 1,18 1,84 2,41 

Konventionell 0,42 0,14 0,19 0,39 0,70 1,18 0,40 0,65 1,08 2,19 

 

Alle Einzelwerte sind im Anhang dargestellt (Tabelle 11). 
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Nach der Kausimulation mit 120.000 Kauzyklen konnten lediglich bei den gedruckten 

Prüfkörpern Risse beobachtet werden (Abbildung 31). Die gefrästen und konventionell 

hergestellten Kronen zeigten nach der Kausimulation keine Risse oder Frakturen auf 

(Abbildung 30). 

  

Abbildung 30: Beispiel eines gefrästen (li.) und eines konventionell hergestellten Prüfkörpers (re.) nach 
Kausimulation 

   

Abbildung 31: Beispiel eines 3D-gedruckten Prüfkörpers nach Kausimulation 
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5.2 Ergebnisse der Bruchlastmessungen 

Alle gedruckten Prüfkörper wiesen bei der initialen Bruchlastbestimmung nach der 

Vorbelastung von 800 N Risse auf (Abbildung 32). Bei den gefrästen Prüfkörpern wurden nach 

der Vorbelastung bei 7 von 16 und bei den konventionell hergestellten, bei 3 von 16 Prüfkörpern 

ebenfalls Risse beobachtet. Nach der Kausimulation wiesen mit einer Ausnahme  

(ein Prüfkörper der gefrästen Gruppe) alle Kronen Risse nach der Vorbelastung von 800 N auf.  

Nach 800 N Belastung Nach Bruchlastmessung 

  
   Gedruckte Prüfkörper 

  
   Gefräste Prüfkörper 

  
   Konventionelle Prüfkörper 

Abbildung 32: Vergleich der Rissbildung nach 800 N Belastung (li.), sowie der unterschiedlichen Bruchmuster 
(re.) nach Bruchlastmessung 
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Es wurde ein signifikanter Einfluss der unterschiedlichen Herstellungsarten, sowie der 

Kausimulationszyklen auf die Bruchlastwerte beobachtet (p < 0,001). Initial ohne 

Kausimulation (T0) wiesen die gefrästen Prüfkörper signifikant höhere Bruchlastwerte als die 

konventionellen, gefolgt von den gedruckten auf (p < 0,001) (Abbildung 33). Nach der 

Kausimulation mit 120.000 Kauzyklen (T2) wurden die höchsten Werte bei den gefrästen, 

anschließend den gedruckten, gefolgt von den konventionellen Prüfkörpern beobachtet 

(p < 0,001). Innerhalb der gefrästen sowie der konventionell hergestellten Gruppe wurden 

signifikant höhere Bruchlasten bei den initial geprüften als bei den kausimulierten Prüfkörpern 

beobachtet (p < 0,001), wohingegen dies bei den 3D-gedruckten Prüfkörpern nicht feststellbar 

war (p = 0,78). Der Kolmogorov-Smirnov-Test offenbarte, dass die initialen Bruchlastwerte 

des gedruckten Materials nicht normalverteilt waren. Die deskriptive Statistik der initialen und 

finalen Bruchlastwerte ist in Tabelle 9 dargestellt:  

Tabelle 9: Deskriptive Statistik der initialen und finalen Bruchlasten (in N) jeder einzelnen Herstellungstechnik 
mit Mittelwert (MW), Standardabweichung (SD), Minimum (Min), Median und Maximum (Max) 

 Herstellungstechnik 

 3D-gedruckt Gefräst Konventionell 

Initiale Bruchlast 

MW 2286,29 3398,00 2392,71 

SD 499,43 434,82 450,63 

Min 1192,65 2640,00 1627,87 

Median 2411,94 3435,00 2351,51 

Max 3304,18 4250,00 3511,98 

Finale Bruchlast nach 
120.000 Kauzyklen 

MW 2262,62 2766,30 1747,51 

SD 450,27 528,09 356,58 

Min 1582,86 2050,00 1191,30 

Median 2251,12 2667,13 1665,28 

Max 3182,70 4040,90 2549,72 

 

Alle Einzelwerte sind im Anhang zu finden (Tabelle 12). 



Ergebnisse 

Anna-Maria Lutz  54 
 

 

Abbildung 33: Bruchlastwerte (in N) der geprüften Kronen, Ausreißer sind als Kreise kenntlich gemacht 
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5.3 Kategorisierung der Bruchmuster 

Die verschiedenen Materialien zeigten im Druckversuch unterschiedliche Bruchmuster. 

Folgende Grafiken (Abbildung 34, Abbildung 35) veranschaulichen die unterschiedlichen 

Bruchmuster der verschiedenen Materialien bei den initialen, sowie den finalen 

Bruchlastmessungen.  

 

Abbildung 34: Prozentuale Verteilung der Bruchmuster der initialen Bruchlastmessungen 

 

Abbildung 35: Prozentuale Verteilung der Bruchmuster der finalen Bruchlastmessungen 
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Im Vergleich zeigt sich, dass das gefräste Material als einziges im Verformungsbruch 

frakturierte, was am häufigsten bei der initialen Bruchlastmessung feststellbar war. Nach 

Kausimulation wirkt es als würde das Material bei den finalen Bruchlastmessungen eher seitlich 

im Sprödbruch bei sonst intakter Krone frakturieren. Das gedruckte Material frakturierte vor 

Kausimulation bevorzugt in zwei oder drei Einzelteile und nach Kausimulation am häufigsten 

in drei Teile. Bei dem konventionellen Material waren die verschiedenen Bruchmuster vor 

Kausimulation stärker gestreut. Das häufigste Versagensmuster stellte dabei eine Fraktur in 2 

Fragmente dar. Allerdings veränderte sich die Verteilung der Bruchmuster nach Kausimulation 

deutlich, so dass 75 % der Prüfkörper seitlich frakturierten, bei sonst intakter Krone. 

Um die beobachteten Unterschiede zwischen den getesteten Materialien zu erörtern, wurden 

zusätzliche Martenshärte-Messungen vorgenommen. 
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6 Diskussion 

Diese Dissertation untersuchte den Verschleiß von 3D-gedrucktem, gefrästem und 

konventionell hergestelltem Schienenmaterial nach 20.000 und 120.000 Kauzyklen in einem 

Kausimulator. Separat dazu wurde die initiale Bruchlast, sowie die Bruchlast nach künstlicher 

Alterung von 120.000 Kauzyklen getestet. Die Gesamtergebnisse zeigen einen signifikanten 

Einfluss der verschiedenen Herstellungstechniken, sowie der künstlichen Alterung auf den 

Verschleiß aller untersuchten Materialien. Die erste für diese Dissertation aufgestellte 

Hypothese konnte somit widerlegt werden, da im Verschleiß aller geprüften Materialien 

signifikante Unterschiede abhängig vom Alterungslevel feststellbar waren.  

Ebenso zeigte sich nach künstlicher Alterung ein signifikanter Unterschied in den Bruchlasten 

der gefrästen, sowie der konventionellen Prüfkörper. Da die Bruchlastwerte der 3D-gedruckten 

Prüfkörper nach Alterung jedoch im vergleichbaren Bereich zu den initialen Werten lagen, 

konnte die zweite These lediglich zum Teil widerlegt werden. 

 

6.1 Werte der Materialvolumenverluste und klinische Übertragbarkeit der 

Kausimulation 

Die Ergebnisse der Untersuchung des Materialvolumenverlusts unterscheiden sich von der 

Studie von Huettig et al [121], die darlegten, dass die Abrasionsbeständigkeit gedruckter, 

gefräster und konventionell hergestellter Materialien vergleichbar war. Im Gegensatz zur 

vorliegenden Arbeit wurde der Verschleiß allerdings nicht über Kausimulation generiert und 

lediglich ein Anpressdruck von 5 N und 5000 Zyklen angewandt. Diese niedrigere Belastung, 

zusammen mit einer kleineren Zyklenzahl, könnte zu gering gewesen sein, um wesentliche 

Unterschiede zwischen den Materialien aufzudecken. Generell konnte bewiesen werden, dass 

sich die Materialvolumenverluste mit steigenden Zyklenzahlen erhöhen [148]. Daher könnte 

eine größere Anzahl an Zyklen die Unterschiede zwischen den Materialien besser 

verdeutlichen. In der vorliegenden Dissertation wurde der Verschleiß nach 20.000 und 120.000 

Kauzyklen gemessen, was einer nächtlichen Tragezeit von einem, beziehungsweise sechs 

Monaten entspricht, berechnet mit einer maximalen Anzahl von 1400 Kauzyklen pro Tag [184].  
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Da Aufbissschienen normalerweise nur nachts getragen werden, sind sie keinen extremen 

Temperaturschwankungen ausgesetzt, wie beispielsweise kalte Getränke oder heiße Speisen. 

Daher wurde diese Untersuchung isotherm bei 37 °C durchgeführt, um sicherzustellen, dass die 

Prüfparameter so nah an der klinischen Situation wie möglich waren. Auch andere Studien zu 

Aufbissschienenmaterialien wiesen daher diese Isothermie auf [157, 177]. Weiterhin wurde in 

Übereinstimmung mit vorherigen Untersuchungen in dieser Arbeit eine vertikale Belastung von 

50 N als weiterer Testparameter angewandt [151, 178, 185, 186]. Nichtsdestotrotz ist ein 

direkter Vergleich der Abrasionsbeständigkeit schwierig, da sich die Testparameter und 

geprüften Materialien bei verschiedenen Studien stark unterscheiden. Beispielweise fanden 

Casey et al. [157] signifikante Unterschiede im Verschleißverhalten von verschiedenen 

kieferorthopädischen Schienenmaterialien nach Belastung mit 9,1 kg und 2500 Zyklen bei 

37 °C, wohingegen Schulte et al. [177] durchschnittlich nur 6,67 N aber 300.000 Kauzyklen 

verwendeten. Kurt et al. [178] untersuchten verschiedene Schienenmaterialien nach 10.000, 

20.000 und 30.000 Kauzyklen bei 50 N Belastung ohne und mit 30 °C warmer Wasserspülung. 

Dabei konnten unter feuchten Bedingungen ebenfalls signifikante Unterschiede zwischen den 

Schienenmaterialien und den applizierten Kauzyklenzahlen festgestellt werden. Letztgenannte 

Testparameter entsprechen am ehesten denen der vorliegenden Untersuchung. 

Um die Materialvolumenverluste longitudinal auszuwerten, wurde in einer Vorstudie eine 

Replikatechnik entwickelt, die in Abschnitt 4.1 beschrieben wurde. Der große Vorteil dieses 

Vorgehens war, dass die Prüfkörper zur Verschleißmessung nach 20.000 Kauzyklen nicht aus 

dem Kausimulator entnommen werden mussten, da eine anschließende Repositionierung der 

Prüfkörper nicht exakt umsetzbar gewesen wäre. Auch andere Studien haben Laserscanner zur 

Auswertung der Materialvolumenverluste verwendet [178], da sich die optische Auswertung 

als effizienter erwiesen hat [148, 162] als taktile Profilometrie [121, 157]. Diese 

unterschiedlichen Auswertungsmethoden erschweren den Vergleich der Studienergebnisse 

zusätzlich. Daher sollten zukünftige Studien mit gleichem, standardisiertem Prüfaufbau und -

parametern durchgeführt werden, um die Vergleichbarkeit zu verbessern. Zusätzlich sollten in-

vivo Studien durchgeführt werden, um den Gesamtverschleiß zu untersuchen, da der Verschleiß 

sich in vivo generell ungleich und asymmetrisch darstellt [179], was mit den Einschränkungen 

einer in-vitro Studie nicht nachstellbar ist.  
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6.2 Werte der Bruchlastmessungen 

Die hohen Bruchlastwerte des gefrästen Materials entsprechen den Erwartungen, da die 

PMMA-Rohlinge für die CAD/CAM-Frästechnik reproduzierbar, industriell, mit hoher 

Materialgüte gefertigt werden. Das zur konventionellen Schienenherstellung verwendete 

Material, basiert ebenfalls auf PMMA. Allerdings kann durch die manuelle Herstellungstechnik 

kein vergleichbarer Umsetzungsgrad verwirklicht werden. Zudem ist diese Technik anfälliger 

für Anwendereinfluss, was zu Bläschen und Inhomogenitäten führen kann. Diese Erklärung 

scheint für die niedrigeren Bruchlasten schlüssig, nicht aber in Bezug auf den 

Materialvolumenverlust, denn die konventionelle Herstellung wies den niedrigsten Verschleiß 

auf. Ein geringer in-vitro Verschleiß ist allerdings mit einem hohem Umsetzungsgrad und einer 

geringen Anzahl verbliebener Doppelbindungen assoziiert, welche mittels Mikro-Fourier-

Transformations-Infrarotspektrometer (FT-IR) ermittelt werden können [151]. Bei der 

industriellen Herstellung ist jedoch ein höherer Umsetzungsgrad als bei der manuellen Technik 

anzunehmen, weshalb diese Überlegung die verschiedenen Verschleißwerte nicht ausreichend 

erklären kann. 

Eine andere Begründung für die Unterschiede in den Bruchlasten zwischen konventionellen 

und gefrästen Prüfkörpern könnte das Befestigen der Prüfkörper sein, da ein Einfluss der Dicke 

des Befestigungsmaterials auf die Bruchlasten beschrieben wurde. So führte eine erhöhte 

Schicht zu verringerten Bruchlastwerten [187]. Da nach der Injektion des Kunststoffs, bei der 

konventionellen Herstellung, zum Teil Kunststoffblasen auf der Innenseite der Käppchen zu 

finden waren, mussten diese Prüfkörper basal auf die Stümpfe aufgepasst werden, um den Sitz 

der Schienenkäppchen zu optimieren. Deshalb ist anzunehmen, dass die Innenseite der 

Käppchen durch das Aufpassen zusätzlich vergrößert wurde, was zu vergrößerten 

Befestigungskunststoff-Schichten und dadurch niedrigeren Bruchlastwerten führen kann. 

Rosentritt et al. [188] zeigten kürzlich, dass selbst die Art der Befestigung Einfluss auf die 

Bruchlasten von CAD/CAM-gefertigten provisorischen Molaren-Kronen aus PMMA haben 

kann: Die definitiv befestigten Kronen zeigten höhere Bruchlastwerte als provisorisch 

befestigte. In der vorliegenden Studie mussten alle Schienenkäppchen definitiv befestigt 

werden, um ein Verrutschen während der Kausimulation durch die Lateralbewegung zu 

verhindern. Dies könnte die Bruchlastwerte beeinflusst haben und ist als Einschränkung der 

Studie anzusehen, weil Aufbissschienen in vivo nicht befestigt werden, da sie nur nachts 

getragen werden. Daher ist zu vermuten, dass die in dieser Studie generierten Bruchlastwerte 

in vivo niedriger anzusetzen sind. 



Diskussion 

Anna-Maria Lutz  60 
 

6.3 Einfluss der chemischen Zusammensetzung und der Druckparameter 

Interessanterweise wurden beim 3D-Druck-Material nach künstlicher Alterung vergleichbare 

Bruchlastwerte wie bei den initialen Messungen erzielt. Im Vergleich zu den anderen beiden 

untersuchten Materialien wurde vom Hersteller ein anderes Monomer (UDMA) als 

Hauptbestandteil angegeben. UDMA wurde 1974 [189] entwickelt und ist bezüglich seiner 

chemischen Struktur, aufgrund eines fehlenden Phenolrings, für hohe Flexibilität in dentalen 

Kompositen bekannt [190]. Ferner konnten Asmussen et al. [191] bei experimentellen 

Komposit-Mischungen aus UDMA, TEGDMA und Bis-GMA zeigen, dass ein erhöhter 

UDMA-Gehalt von 70 mol% zu einem Anstieg der Zug- und Biegefestigkeit führt, während 

dies den Elastizitätsmodul verringert.  

Die für das 3D-Druck-Material durchgeführten Martenshärte-Messungen zeigen allerdings 

keine deutliche Erhöhung der Martenshärte (Tabelle 10) oder eine eindeutige Verringerung 

der Eindringmodul-(EIT)Werte im Vergleich zu dem PMMA-basierten, gefrästen Material. 

Der EIT beschreibt das elastische Verhalten der Oberfläche beim Eindringvorgang während 

der Martenshärte-Messung und ist vergleichbar mit dem E-Modul, mit dem er aber nicht 

identisch ist [192].  

Da über die chemische Zusammensetzung vom Hersteller derzeit lediglich begrenzte 

Informationen verfügbar sind und der absolute UDMA-Gehalt somit aktuell unbekannt ist, kann 

über die Auswirkungen des UDMA-Gehalts auf Verschleiß und Bruchlast daher nur gemutmaßt 

werden. Darüber hinaus könnten die Diskrepanzen der Bruchlasten und des 

Verschleißverhaltens nicht allein in der unterschiedlichen chemischen Zusammensetzung von 

PMMA und UDMA begründet sein. Denn trotz der hohen Materialvolumenverluste ist 

besonders anzumerken, dass die Bruchlasten des gedruckten Materials nicht von der 

Kausimulation beeinflusst wurden. Dies könnte hohe Zuverlässigkeit, guten Widerstand gegen 

Alterung und gute Homogenität des Materials andeuten und auch in den Druckparametern 

begründet sein. 

Es zeigte sich, dass unterschiedliche Druckrichtungen die Genauigkeit von im DLP-Druck 

hergestellten Objekten beeinflussen [19] und dass die Biegefestigkeit von mit SLA gedruckten 

Schienen bei vertikaler Druckrichtung am höchsten ist [116]. Die in dieser Studie verwendeten 

Prüfkörper wurden zwar vertikal gedruckt, aber nicht auf Biegefestigkeit überprüft, da dies mit 

der verwendeten Geometrie der Schienenkäppchen nicht umsetzbar war.  
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Eine weitere Untersuchung zeigte, dass eine Verringerung der Schichtstärke zur Erhöhung der 

Biegefestigkeit von mit SLA gedruckten Objekten führt [114].  

In weiterführenden Untersuchungen könnte der Einfluss der Druckausrichtung auf die 

Bruchfestigkeiten und das Verschleißverhalten untersucht werden, da sich der Verschleiß 

parallel zu den gedruckten Schichten möglicherweise stärker als senkrecht dazu darstellt. 

Zumindest fiel die Druckfestigkeit vertikal gedruckter SLA-Objekte höher aus, als bei 

horizontal gedruckten [117]: Bei den horizontal gedruckten Objekten ließ sich nach der 

Druckfestigkeitsprüfung ein Aufspalten und Auseinandergleiten der einzelnen Schichten 

beobachten. Die Verbindungen zwischen den horizontal gedruckten Schichten lagen bei 

paralleler Belastung im Belastungsweg, wodurch Zugspannungen in der Mitte des Objekts 

resultierten, die für das Auffächern der Schichten verantwortlich waren. Bei den vertikal 

gedruckten Objekten hingegen war die Belastung senkrecht zur Schichtorientierung, so dass die 

Schichten gegen einander gepresst wurden und der Auffächerungseffekt minimal war [117]. 

Dieses Phänomen könnte die beobachteten, vergleichsweise hohen Bruchlastwerte nach 

Kausimulation erklären, da weder das gefräste, noch das konventionelle Material aus einzelnen 

Schichten bestehen, die den Werkstoff dadurch verstärken, dass sie bei den 

Bruchlastmessungen gegen einander gepresst werden. Zwar wurde der obengenannte Effekt für 

ein SLA-Material beschrieben, allerdings ähneln sich DLP und SLA dadurch, dass Acrylharze 

schichtweise gehärtet werden [17], so dass diese Auswirkung auch für den DLP-Druck möglich 

erscheint. 

Weiterhin ist die Haftung zwischen den einzelnen Schichten bei manchen additiven Verfahren 

schwächer als die Haftung des Materials innerhalb einer Schicht [111], was das Aufspalten 

horizontal gedruckter Schichten auf Druck fördern würde. Jedoch konnte für ein SLA-Material 

festgestellt werden, dass die Haftung zwischen den einzelnen Schichten vergleichbar mit der 

Stärke der Haftung innerhalb einer Materialschicht ist [115]. Zudem lieferte diese Studie 

unterschiedliche mechanische Eigenschaften für vertikale, horizontale und abgewinkelte 

Druckrichtungen. Horizontal gedruckte Objekte wiesen die geringste Zugfestigkeit und den 

geringsten E-Modul auf. Dies lässt sich wiederrum mit der Ausrichtung der einzelnen Schichten 

und der damit verbundenen SLA-Vektoren erklären: Die Schichten der horizontal gedruckten 

Objekte werden zum Großteil von schnellen Schraffur- und Füllvektoren nachgezeichnet, die 

eine geringere Energie besitzen als die langsameren Grenzvektoren. Vertikal und abgewinkelt 

gedruckte Objekte enthalten hingegen zum Großteil Grenzvektoren mit größerer Energie.  



Diskussion 

Anna-Maria Lutz  62 
 

Die niedrigere Geschwindigkeit der Grenzvektoren führt dazu, dass mit größerer Energie 

polymerisiert wird, was zu erhöhten Aushärtungsgraden führt, die wiederrum die mechanischen 

Eigenschaften des Materials verbessern [115]. Allerdings trifft diese Erläuterung für den DLP-

Druck womöglich nicht zu, da die Belichtung hier flächig statt punktuell ist, so dass die 

Auswirkung der Druckausrichtung auf mechanische Eigenschaften, sowie den Verschleiß 

eigens in Folgeuntersuchungen überprüft werden sollte. 

 

6.4 Einfluss der Härte auf Verschleiß und Bruchmuster 

Neben Unterschieden im Verschleiß und in den Bruchlastwerten konnte weiterhin beobachtet 

werden, dass die untersuchten Materialien unterschiedliche Bruchmuster aufweisen, welche im 

Abschnitt 5.3 dargestellt wurden. Das 3D-gedruckte Material und das konventionell 

hergestellte Material frakturierten insgesamt viel spröder als die Prüfkörper aus gefrästen 

PMMA-Rohlingen. Dies ist assoziiert mit unterschiedlicher Duktilität, die durch die 

zusätzlichen Martenshärte-Messungen bestätigt werden konnte (Tabelle 10).  

Alle Einzelwerte sind dem Anhang zu entnehmen (Tabelle 13) 

Tabelle 10: Mittelwerte (MW) und Standardabweichung (SD) von Martenshärte (HM) und Eindringmodul (EIT) 
der geprüften Materialien 

 

Gedruckt Gefräst Konventionell 

HM EIT HM EIT HM EIT 

MW 85,5 2,6 85 2,2 141 3,6 

SD 24,9 0,5 0 0 2,6 0 

 

Die Martenshärte auch instrumentierter Eindringversuch genannt ist in der DIN EN ISO 

14577 genormt [192]. Bei dieser Messung werden Kraft und Eindringtiefe kontinuierlich 

während der Belastungs-und Entlastungsphase gemessen. Da nicht nur die plastische 

Verformung eines Prüfkörpers gemessen wird, kann aus der Härtemessung zusätzlich der EIT 

ermittelt werden.  

Das konventionelle Material zeigt die höchste Martenshärte, sowie den höchsten EIT, bricht am 

sprödesten und besitzt den geringsten Verschleiß. Diese Beobachtungen stimmen somit mit den 

Martenshärte-Messungen überein, da der höchste EIT anzeigt, dass dieses Material den höchsten 
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Widerstand gegen elastische Verformung besitzt. Demnach ist der EIT umso höher, je steifer 

ein Werkstoff ist und umso spröder bricht er. Ebenfalls stimmen die Martenshärte-Messungen 

mit den Bruchbildern des gefrästen Materials überein. So besitzt dieses Material eine niedrigere 

Martenshärte, geringeren EIT und frakturierte bei initialer Bruchlastmessung bevorzugt im 

duktilen Verformungsbruch. Zudem zeigte sich beim gefrästen Material ein größerer 

Verschleiß, welcher mit einem geringeren EIT assoziiert sein könnte. Beim gedruckten Material 

lieferten die Martenshärte-Messungen allerdings widersprüchliche Ergebnisse. Da innerhalb 

dieser Gruppe eine so große Streuung festzustellen war, wurden anstatt von drei Messungen 

insgesamt acht an demselben Prüfkörper durchgeführt, die allesamt keine einheitlichen Werte 

liefern konnten. Es kann daher lediglich angenommen werden, dass zwischen den gedruckten 

Schichten Inhomogenitäten auftreten, die für die unterschiedlich harten Bereiche innerhalb 

desselben Objekts verantwortlich sind und die eine schlüssige Erklärung erschweren. 

Um den Einfluss der Kausimulation auf die Martenshärte zu überprüfen, könnten in 

Folgeuntersuchungen zudem gealterte Prüfkörper untersucht werden. Da die Prüfkörper zur 

Martenshärte-Prüfung allerdings planparallel poliert sein müssen, ließ sich diese Überlegung 

mit der, in dieser Dissertation verwendeten, Geometrie nicht umsetzen.  
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7 Schlussfolgerung 

Im eingeschränkten Rahmen dieser Untersuchung lassen sich folgende Schlussfolgerungen 

ziehen: 

Die Herstellungstechnik der Schienenkäppchen hat einen signifikanten Einfluss auf den 

Verschleiß und die Bruchlasten. Ebenso hat die Alterung einen signifikanten Einfluss auf die 

Bruchlasten bei den gefrästen und den konventionell hergestellten Schienenkäppchen. 

Basierend auf den Bruchlasten und den Verschleißwerten, die in dieser Studie erhoben wurden, 

kann gefolgert werden, dass das 3D-gedruckte Material klinisch bereits für einen Monat 

angewandt werden kann. Dafür besitzt das Material aktuell auch die Zulassung (MPG  

Klasse I). Auch wenn das gedruckte Material den größten Verschleiß zeigte, wies es nach einer 

simulierten Alterung von sechs Monaten vergleichbare Werte zu den initialen Bruchlasten auf. 

Möglicherweise stabilisieren sich die einzelnen vertikal gedruckten Schichten gegeneinander 

auf Druckbelastung so dass höhere Bruchlastwerte resultieren. Dies könnte ein Indikator dafür 

sein, dass dieses Material klinisch auch länger als einen Monat verwendet werden könnte. 

Nichtsdestotrotz sollte der Verschleiß dieses Materials reduziert werden, so dass vergleichbare 

Werte zu herkömmlichen Materialen erreicht werden können. 
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8 Zusammenfassung 

In dieser Dissertation wurden drei verschiedene Schienenmaterialien auf initiale Bruchlast, 

sowie Verschleißverhalten und Bruchlast nach Kausimulation mit 120.000 Kauzyklen, getestet. 

Die Materialien unterschieden sich einerseits in der Fertigungstechnik, da ein Material additiv 

(FotoDent splint, Dreve Dentamid), eines subtraktiv (Temp Basic Transpa 95H16, Zirkonzahn) 

und eines konventionell via Injektionstechnik (Caston, Dreve Dentamid) verwendet wurde. 

Andererseits unterschieden sie sich in der Zusammensetzung, da die beiden letzteren auf 

PMMA basieren, wohingegen das Material für den 3D-Druck auf dem Monomer UDMA 

basiert.  

Mithilfe der gewonnenen Messwerte sollte überprüft werden, ob sich die Bruchlasten der 

verschiedenen Materialien unterscheiden und welchen Einfluss die Kausimulation darauf hat. 

Weiterhin sollten Unterschiede im Verschleißverhalten aufgedeckt werden.  

Die eine Hälfte der Prüfkörper (n=16/Gruppe) wurde direkt initial auf Bruchlast geprüft. Die 

andere Hälfte der Prüfkörper (n=16/Gruppe) wurden zuerst isotherm in einem Kausimulator 

(CS-4, SD Mechatronik) mit insgesamt 120.000 Kauzyklen mittels menschlichen 

Schmelzantagonisten belastet. Die Materialvolumenverluste wurden dabei longitudinal, vor 

Kausimulation, nach 20.000 und nach 120.000 Kauzyklen erfasst, ohne den Prüfaufbau 

während der Messungen dabei zu verändern. Dies geschah mithilfe einer Replikatechnik 

anhand von Abformungen. Diese Abformungen wurden anschließend mittels Laserscanner 

(LAS-20, SD Mechatronik) digitalisiert und mithilfe einer selbstgeschriebenen 

Matchingsoftware in R (Lucent Technologies) ausgewertet. Die im Kausimulator gealterten 

Prüfkörper wurden anschließend auf Bruchlast geprüft.  

Nach Kausimulation konnten signifikante Unterschiede im Verschleiß zwischen den 

unterschiedlich hergestellten Prüfkörpern beobachtet werden: Das gedruckte Material zeigte 

die signifikant höchsten Materialvolumenverluste, gefolgt vom gefrästen Material. Die 

signifikant niedrigsten Materialvolumenverluste wurden beim konventionell hergestellten 

Material beobachtet.  

Zudem konnte ein signifikanter Einfluss der unterschiedlichen Herstellungstechniken auf die 

Bruchlastwerte festgestellt werden. Das gefräste Material wies die signifikant höchsten 

initialen Bruchlastwerte auf, während das gedruckte Material vergleichbar mit dem 

konventionellen war. 



Zusammenfassung 

Anna-Maria Lutz  66 
 

Zudem verringerte die Kausimulation die Bruchlastwerte der gefrästen und der konventionell 

hergestellten Prüfkörper signifikant. Nach Kausimulation zeigte das gefräste Material 

weiterhin die signifikant höchsten Bruchlastwerte und das konventionelle Material die 

signifikant niedrigsten. Die 3D-gedruckten Prüfkörper zeigten hingegen nach Kausimulation 

vergleichbare Werte zu den initialen Bruchlastwerten. 

Da sich die Bruchbilder der getesteten Materialien deutlich unterschieden, wurden zusätzliche 

Martenshärte-Messungen vorgenommen, die bestätigten, dass das gefräste Material duktiler 

bricht als das konventionelle. 

Daher konnte innerhalb der Einschränkungen dieser Dissertation festgestellt werden, dass das 

neue 3D-Druck Material für Aufbissschienen im Bereich des bisher zugelassenen Zeitraums 

brauchbar erscheint. Da eine Kausimulation von sechs Monaten keinen Einfluss auf die 

Bruchlast dieses Materials zeigt, erscheint eine längere Anwendung als einen Monat möglich. 

Allerdings sollte dazu der Verschleiß verringert und an etablierte Schienenmaterialien 

angepasst werden. 
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Anhang 

 

Tabelle 11: Materialvolumenverluste nach 20.000 und 120.00 Kauzyklen (in mm³) 

Prüfkörper-

Nummer 

3D-gedruckt Gefräst Konventionell 

20.000 

Kauzyklen 

120.000 

Kauzyklen 

20.000 

Kauzyklen 

120.000 

Kauzyklen 

20.000 

Kauzyklen 

120.000 

Kauzyklen 

1 1,66 4,91 0,48 1,96 0,19 0,90 

2 1,61 3,00 0,82 2,14 0,47 1,52 

3 1,28 3,78 0,67 2,12 0,59 1,46 

4 1,14 2,41 0,60 2,22 0,52 1,44 

5 0,98 2,32 0,54 1,69 0,38 2,19 

6 1,21 3,66 0,61 2,17 0,39 1,11 

7 1,14 2,50 0,77 1,46 0,57 1,05 

8 1,52 3,97 0,66 2,01 0,70 1,59 

9 1,58 4,40 0,79 2,38 0,28 0,86 

10 0,68 1,81 0,80 1,65 0,38 1,03 

11 0,71 1,50 0,58 1,50 0,45 1,24 

12 0,97 2,21 0,96 1,73 0,39 1,04 

13 1,15 2,13 0,41 1,18 0,28 0,78 

14 1,35 2,49 0,59 2,41 0,23 0,71 

15 0,79 1,92 0,56 1,65 0,58 1,29 

16 0,79 2,09 0,65 1,28 0,32 0,65 
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Tabelle 12: Initiale, sowie nach Kausimulation erzielte Bruchlastwerte (in N) 

Prüfkörper-

Nummer 

Initial Nach Kausimulation 

3D-

Gedruckt 
Gefräst Konventionell 

3D-

Gedruckt 
Gefräst Konventionell 

1 2478 2810 2181 3183 2790 1361 

2 1239 2640 1628 2736 2500 1447 

3 2443 3390 2095 1583 2420 1577 

4 2347 3590 2411 2577 2600 1874 

5 2520 3500 2230 2156 2050 1510 

6 2100 3508 2421 1906 2250 1996 

7 2487 4250 2070 2063 2500 1662 

8 2436 2810 1808 1708 2742 1191 

9 2457 3250 2313 2390 2837 1657 

10 1193 3600 3046 2669 3100 1456 

11 2172 3350 3512 1924 2734 1669 

12 2099 3180 2633 1725 3550 1891 

13 2304 3300 2390 2580 4041 1788 

14 2388 3480 2645 2661 2176 2550 

15 3304 3510 2308 1995 3380 1974 

16 2615 4200 2592 2346 2591 2357 
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Tabelle 13: Martenshärte-Messungen 
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