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1. Einleitung und Problemstellung

1 EINLEITUNG UND PROBLEMSTELLUNG

Defekte im Bereich des Hartgewebes des menschlichen Stltzapparates kdnnen
eine Vielzahl von Ursachen haben. Fast allen gemein ist die Tatsache, dass sie
zur Funktionseinschrankung fiihren und bei Uberschreiten einer kritischen
Grolke“ (Critical-Size-Defect) zu keiner spontanen, vom Korper selbst
induzierten Heilung mehr fahren [1-3]. Um die Kontinuitdt des Knochens
wiederherzustellen und wenn moglich seine mechanische Belastbarkeit wieder
zu etablieren, ist neben der Stabilisierung auch die Aufflllung des Defektes
ndtig, um seine Regeneration zu unterstltzen. Seit jeher erfolgt die Behandlung
solcher Hartgewebsverluste mit verschiedenen Materialien, mit unter-
schiedlichem Erfolg hinsichtlich der Funktionserfullung, der Dauerbestandigkeit
und der Biokompatibilitat. Als ,Goldstandard” gilt die Transplantation von
autologem Hartgewebe [4-6]. Neben den vielen Vorteilen, die ein solcher
Hartgewebstransfer hat, ergeben sich Nachteile hinsichtlich der begrenzten
Verfugbarkeit, einer moglichen Morbiditat im Spendergebiet, Blutverlusten,
Schmerzen und gegebenenfalls einer zu schnellen Resorption im
Empfangsgebiet [7-10]. Alternativen stellen allogene sowie xenogene
Materialien dar. Diese miissen jedoch, bedingt durch die mogliche Ubertragung
von Infektionen (HIV, Hepatitis C), sowie durch die fehlende genetische
Kompatibilitat zwischen Spender- und Empfangergewebe [11-15], vor ihrem
Einsatz aufwendige Reinigungsverfahren durchlaufen.

Um Problemen wie diesen vorzubeugen, gibt es eine ganze Reihe
unterschiedlichster synthetischer Materialien fur den Knochenersatz, von denen
eine Vielzahl auf dem Markt erhaltlich ist. Haufig Verwendung finden Bioglaser,
keramische Materialien, synthetische nicht resorbierbare oder resorbierbare
Polymere, Metalle sowie Kompositmaterialien, die als Zemente, Platten und
Schrauben in der Chirurgie eingesetzt werden [16]. Neben den allgemeinen
Anforderungen an biokompatible Werkstoffe, die diese Materialgruppe zu
erfillen hat, besteht ein intensives Bestreben in der Entwicklung von
Formulierungen, die der Funktion des autologen Knochens moglichst nahe

kommen [17]. Das biologische Hartgewebe ist als Verbundmaterial einer
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1. Einleitung und Problemstellung

strukturierten, organischen Matrix mit eingelagerten anorganischen
Kristallstrukturen zu betrachten [18-21]. Aus diesem Aufbau ergeben sich die
komplexen mechanischen Eigenschaften des Gewebes [22-23]. Die funktionelle
Belastung bestimmt maligeblich den histologischen und damit den regional

unterschiedlichen Aufbau des Knochens.

Voneinander abzugrenzen sind alloplastische Knochenersatzmaterialien flr
nicht funktionell kraftbelastete Defekte sowie fur stark belastete
Skelettregionen, beispielsweise den Bewegungsapparat. Unter die erste
Gruppe fallen Calciumphosphat-Keramiken bzw. Zemente, Bioglaser, Kollagene
oder resorbierbare Polymere. Diese sollen im Rahmen des ,Tissue
Engineering“ oder der ,In Situ Tissue Regeneration“ durch ihre Porositat als
Leitstruktur fur das Einwachsen von neuem autologem Knochen dienen,
weshalb meistens bioresorbierbare Materialien verwendet werden [24-27]. Die
mechanischen Anforderungen an die Stoffe sind gering, da sie am
Anwendungsort nur bedingt mechanische Last aufnehmen. Haufig eingesetzt
werden Pulver, Granulat oder gesinterte Formkdrper. Sinterkorpern sind in
Bezug auf ihre Stabilitat als akzeptabel anzusehen, jedoch sind sie spréde, und
ihnen fehlt die freie Formbarkeit im Knochendefekt. In lasttragenden Bereichen
des Knochens werden vielfach metallische Werkstoffe wie Titan oder CoCr-
Legierungen, aber auch polymere Knochenzemente verwendet [28-29].
Kombinationen solcher Werkstoffe, wie etwa die Beschichtung von Metallen mit
Calciumphosphaten, die Faserverstarkung von Hydroxylapatit-Keramiken oder
anorganische Fullkorper in Polymerwerkstoffen, dienen einer Optimierung der
Biokompatibilitat und der mechanischen Eigenschaften [30-35]. Durch
verschiedene Formgebungsverfahren ist die Verarbeitung zu geometrisch
variablen, kompakten oder por6ésen Kompositmaterialien mdglich. Kompakte
Kompositmaterialien kdnnen aus Polymerlésungen, Polymerschmelzen durch
den Prozess des ,Solvent-Casting“ oder mit Extrudern und Presswerkzeugen
erstellt werden. Porose Werkstoffe werden durch das ,Particulate Leaching®
durch Beimischung von Partikeln, die nachfolgend ausgelost werden,

gewonnen. Andere Methoden sind beispielsweise das ,Microsphere Sintering*
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1. Einleitung und Problemstellung

oder die Verwendung von selbsthartenden, schaumbaren Materialien. Alle
Verfahren eroffnen die Moglichkeit, patientenindividuelle Implantate durch
vorherige Erstellung von geeigneten Guss- oder Press-Formen zu fertigen.
Komplexe Unterschnitte oder hohle Strukturen, wie sie beispielsweise im
Gesichtsskelett vorkommen, sind mit den genannten Techniken nicht in

alloplastische Implantate umzusetzen.

Fir solch individuelle und geometrisch anspruchsvolle Formen kénnen auf
Basis von CT- oder MRT-Daten digitale Korper geformt werden, die
nachfolgend durch generative Fertigungstechniken zu erstellen sind [36-37].
Eine ganze Reihe solcher Verfahren, wie die ,Stereolithography“, das
~oelektive-Laser-Sintern“, das ,Fused-Deposition-Modelling“, das ,Laminated-
Object-Manufacturing® oder der ,3D-Pulverdruck®, werden im medizinischen
Bereich angewendet und unter dem Begriff ,Rapid-Prototyping-Verfahren“ (RP-
Verfahren) zusammengefasst. Urspringlich wurden sie zur Herstellung von
Anschauungsmodellen verwendet, finden jedoch seit einigen Jahren
zunehmend Einsatz flr die direkte Herstellung von Einzelsticken und
Kleinserien. Bereits heute werden 60 % der Weltproduktion fir Ohrpassstlcke
in der Horgerateindustrie durch das Lasersintern oder durch stereo-
lithografische Verfahren produziert [38]. In jingster Vergangenheit wurden vor
allem durch die Anwendung des 3D-Pulverdrucks verschiedene Materialien
untersucht, die zur Erstellung von alloplastischen Knochenersatzwerkstoffen
dienen. Das Verfahren basiert auf der bekannten Tintenstrahldrucktechnik.
Verschiedene Materialien wie beispielsweise Tricalciumphosphat- (TCP),
Hydroxylapatit- (HA) oder Polymethylmethacrylat-Pulver (PMMA), die durch das
Aufspruhen von Flussigkeiten unterschiedlicher Bindersysteme zur Verfestigung
fuhren, konnen zur Erstellung von 3D-Formkorpern benutzt werden [39-61].
Vorteile dieses Verfahrens liegen in der Verwendung verschiedenster
pulverférmiger Materialen, in der Mdglichkeit, porose Korper zu erstellen, und in
der vergleichsweise einfachen und gunstigen Anwendung gegenuber anderen
RP-Verfahren. Mit neueren, aufwendigeren Druckkopfen gelang es darUber

hinaus, Fibroblasten und Keratinozyten in Scaffoldmaterialien zu drucken, die
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1. Einleitung und Problemstellung

beispielsweise  kunftig fur Hauttransplantationen Verwendung finden
konnen [62]. Ein Nachteil der bislang in der Literatur beschriebenen Knochen-
ersatzmaterialien, die durch den 3D-Druck erstellt wurden, ist die generell

geringe mechanische Stabilitat.

Die vorliegende Arbeit hat die Verbesserung der mechanischen Eigenschaften von
literaturbekannten Bruschitkdrpern, die als Knochersatzwerkstoffe dienen sollen
und durch den 3D-Pulverdruck erstellt wurden, zum Ziel. Dazu wurden die aus
Tricalciumphosphaten und Phosphorsaure erstellten pordsen Korper
nachtraglich durch die Versetzung mit Methacrylatkunststoffen modifiziert.
Getestet wurden Methoden zur Infiltration  verschieden  viskoser
Monomergemische sowie die Initiierung der radikalischen Polymerisation durch
photochemische und thermische Aktivierung, die zur Hartung der Kunststoffe
fuhren. Daneben erfolgte der Druck von Tricalciumphosphatpulvern, die mit
Polymethylmethacrylatpartikeln  versetzt und durch eine hydraulische
Verfestigungsreaktion mit Phosphorsaure ausgehartet wurden. Die erhaltenen
Materialien wurden abschlieBend auf ihre Porositat, ihre mechanischen
Eigenschaften, auf die Phasenzusammensetzung ihrer anorganischen Matrix

und die Konversionsrate ihrer organischen Komponente hin untersucht.
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2. Kenntnisstand

2 KENNTNISSTAND

2.1 Aufbau des Knochens

Knochen bildet gemeinsam mit Knorpelgewebe den Stlutzapparat des Korpers.
Es ist ein differenziertes Gewebe, welches sich durch Harte (Druckfestigkeit)
und maRige Elastizitat auszeichnet. Die komplexe Zusammensetzung der
extrazellularen Matrix bedingt diese Eigenschaften, wobei die Harte durch den
hohen Gehalt an Calciumphosphat-Kristallen und die Elastizitat durch
trajektoriell ausgerichtete, dichte Kollagenfibrilen geschaffen wird [63]. Die
wasserfreie Matrix besteht zu ca. 70 % aus anorganischen und zu 30 % aus
organischen Substanzen. Der Wassergehalt der mineralisierten Knochenmatrix
liegt bei 10-20 % [64]. Der Knochen kann in funf Organisationseinheiten
unterteilt werden [65-66].

Subnanostruktur:  Kollagen und Knochenapatit

Nanostruktur: Knochenapatit/Fibrillenstruktur/nichtkollagene Proteine
Submikrostruktur: Lamellenstruktur/Osteon/Zellen

Mikrostruktur: Kompakter/Spongidser Knochen

Makrostruktur: Diaphyse/Metaphyse/Epiphyse

2.1.1 Subnano- und Nanostruktur

Die organische Matrixkomponente besteht zu 90 % aus Tropokollagen
(Kollagen-l), das ein dreidimensionales Netzwerk bildet, in dem die
Knochenapatitkristalle eingelagert sind. Je drei Polypeptidketten in a-Helix-
Struktur bilden gemeinsam durch ihre Anordnung eine flexible und
strapazierfahige bis zu 300nm lange Tropokollagenfaser. Durch
intramolekulare Wechselwirkung zwischen Lysin und Hydroxylysinresten lagern
sich parallel Uberlappend mehrere dieser Fasern zu 20-500 nm dicken
Mikrofibrillen zusammen. Es entstehen Netzwerke mit 27 nm grof3en
Uberlappungszonen (Overlap) der Kollagenfasern sowie Ldcher (Gaps) von
40nm Grole zwischen den hintereinanderliegenden Fasern. Mehrere dieser

Seite 5



2. Kenntnisstand

Mikrofibrillen ~ aggregieren untereinander und bilden unmineralisierte
Kollagenfibrillen, das so genannte Osteoid. Das mineralische Knochenapatit
besteht hauptsachlich aus dem hexagonalen Hydroxylapatit (Ca1o(PO4)s(OH).),
enthalt jedoch darUber hinaus eine Reihe von eingelagerten Fremdionen (K+,
Na+, HPO4 C0O3?)), die abhangig von Knochenart und Alter sind [64, 67]. Durch
die Carbonateinlagerung von 4-6 Gew% wird die Kristallinitat gesenkt und das
Knochenmineral den Dahlliten zugeordnet [64-65, 68]. Hydroxylapatit (HA) ist
kaum |6slich, so dass das Produkt aus Calcium und Phosphationen mit 4,2 mM
in der Extrazellularflissigkeit fur die Bildung von HA Ubersattigt ist.
Knochenapatit wird nicht direkt durch Fallung dieser lonen gebildet, sondern
entsteht aus Calciumhydrogenphosphat-Prazipitaten (DCPA CaHPO4), welche
Uber Octacalciumphospat (CagH2(PO4)*5H,0) und weitere Zwischenschritte in
HA Uberfuhrt werden [63]. Zur spontanen Entstehung von DCPA-Prazipitaten ist
das erforderliche lonenprodukt um 1/3 zu gering, weshalb von einem
komplexen Mineralisationsmechanismus ausgegangen wird [63]. Diese
Biomineralisation des Knochenapatits wird durch Kristallisationskeime
katalysiert (Nukleation). Klassische Theorien gehen dabei davon aus, dass die
ersten detektierbaren Knochenapatitkristalle in den Gap- sowie Overlap-Zonen
entstehen [65, 69-70]. Neuere Untersuchungen zeigen, dass die Mineralisation
auch an den Oberflachen der Kollagenfasern beginnen kann [64]. Das
Kristallwachstum des Apatits in den Gaps erfolgt epitaktisch und parallel zu den
Kollagenfasern [63, 71]. Auf den Kollagenoberflachen abgeschiedenes Mineral
zeigt keine Vorzugsorientierung [70, 72]. Nicht erklaren kann dieser
Mechanismus, warum nicht alle Kollagenfibrillen im Korper verkalken. Durch
Osteoblasten und spezifische nicht kollagene Matrixproteine werden lokal
Calcium und Phosphat Uber das erforderliche Ldslichkeitsprodukt fur DCPA
bereitgestellt. Matrixvesikel der Osteoblasten enthalten dafur alkalische
Phosphatase sowie das Calcium bindende Protein Calbindin Dgk, die
ausgeschieden werden und Nuklei fr das Kristallwachstum bilden [63, 73]. Die
Kollagenmatrix verhindert, dass die Kristalle in orthogonaler Richtung zu den
Fasern ungehindert wachsen konnen, wodurch eine Kompression der

Kollagenfasern erfolgt. Das Kristallwachstum verdrangt somit Wasser, aber

Seite 6



2. Kenntnisstand

auch teilweise das Kollagen, wodurch der Abstand benachbarter
Tropokollagenfasern abnimmt [74-76]. Die Grenzflache zwischen Kristallen und
den Kollagenfasern wird vermutlich durch van-der-Waals-Krafte und ionische
Wechselwirkungen bestimmt [64-66]. Der hohe Ordnungsgrad der Struktur von
Kollagen und eingelagertem Knochenapatit bestimmt die mechanischen
Eigenschaften des Knochens wund bildet ein hochkomplexes und
belastungsfahiges Kompositmaterial. Unter Zugbelastung wird die einwirkende
Kraft durch die Kollagenfasern und unter Druckbelastung durch das
Knochenmineral aufgenommen. Dadurch besitzt der kortikale (kompakte)
Knochen hohe Risszahigkeiten, hohe E-Module sowie gute Zug-, Biege- und
Druckfestigkeiten [65].

2.1.2 Submikro- und Mikrostruktur

Die Submikrostruktur des Knochens wird bestimmt durch die Struktur des
Geflecht- und des Lammelenknochens. Bei der Knochenneubildung, wahrend
der Knochenentwicklung und der Bruchheilung entsteht zunachst
Geflechtknochen. Die Bildungsrate ist ca. viermal hoher als die von
Lamellenknochen. Die Kollagenfibrillen bilden ein straffes geflechtartiges
Muster ohne erkennbare Organisationsstruktur (isotrope Struktur) [77]. Unter
funktioneller Belastung wandelt sich diese Struktur durch Umbauvorgange zum
hoher organisierten, aber weniger mineralisierten Lamellenknochen um [66].
Das Knochengewebe des Erwachsenen besteht hauptsachlich aus
Lamellenknochen. Das Strukturelement dieser Knochenform ist die 2-4 ym
dicke Knochenlamelle, welche aus gleichsinnig (anisotrop) ausgerichteten
Kollagenfibrillen besteht. Bei benachbarten Lamellen stehen die Fibrillen
zumeist senkrecht zueinander, weshalb sich unter dem Polarisationsmikroskop
optisch durchlassige und undurchlassige Streifen zeigen. Die Lamellen

kommen in vier Anordnungen vor [63].
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2. Kenntnisstand

Osteonlamelien
Zirkumferenzlamellen
Trabekellamellen

Interstitielle Lamellen

In den Osteonlamellen bilden ca. 30 konzentrische, um den Haversschen Kanal
angeordnete Lamellen je ein Osteon. Es entsteht eine Zylinderform mit ca.
200 ym Durchmesser und einer Lange von 2,5 mm. Zentral liegt im Kanal
zumeist ein terminales Blutgefall. Zwischen den Lamellen befinden sich
ellipsoide Aussparungen, Osteozytenlakunen, in denen die Zellleiber der
Osteozyten liegen. Verbindungskanale, die in transversaler Richtung verlaufen
und die Haversschen Kandle verbinden, werden Volkmannsche Kanale
genannt. Diese Baustruktur ist auf den kompakten Knochen und dicke Trabekel
beschrankt. Interstitielle Lamellen stellen den unregelmafig konfigurierten
Aufbau zwischen den Osteonen dar. Sie sind Uberreste inkomplett resorbierter
Osteonen. Als Zirkumferenzlamellen bezeichnet man die an der endostalen
oder periostalen Oberflache gelegenen Lamellenschichten von 100 um Dicke,
die nicht um Blutgefalie organisiert sind. Trabekel der Spongiosa sind zumeist
dinn (200 um) und aus halbmondférmigen Lamellenpaketen, den
Trabekellamellen, aufgebaut. Zwei Organisationsformen fir den Lamellen-
knochen, der kompakte und der spongiése Knochen, ergeben sich. Die
Kompakta ist auf die Aullenschicht des Knochens beschrankt und ist
gewohnlich 0,5-3 mm dick, kann jedoch im Bereich des Femurs bis zu 15 mm
Breite aufweisen. Die Spongiosa macht gegeniber der Kompakta nur %2 der
Knochensubstanz aus [73]. Sie ist aus Spongiosatrabekeln aufgebaut, welche
trajektoriell in Richtung der Zug- und Druckspannungen im Korper ausgerichtet
sind [78]. Die Oberflache der Kompakta ist mit nur ca. 1 m? wesentlich geringer
als die der Spongiosa mit 11 m? und die des Haversschen Systems mit 3,5 m?.
Daher spielt sie bei Knochenresorptionsvorgangen nur eine untergeordnete
Rolle [63]. Der spongiose Knochen hat aufgrund seiner porésen Struktur
geringere mechanische Festigkeiten im Vergleich zum kortikalen Knochen.
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2. Kenntnisstand

2.1.3 Biomechanische Knocheneigenschaften

Knochengewebe muss als Kompositionsmaterial von anorganischen und
organischen Bestandteilen mit geschildertem Strukturaufbau angesehen
werden, das in einem physiologischen Grundmilieu vorliegt [18]. Aus der
Bauweise resultiert ein Stoff, der hochkomplexe biomechanische Eigenschaften
aufweist. Er ist anisotrop, inhomogen und viskoelastisch. Seine Druckfestigkeit
ist im Verhaltnis um 3:2 mal grol3er als seine Zugbelastbarkeit. Die Festigkeit
sowie der E-Modul sind abhangig von der Knochendichte und damit vom

Mineralgehalt und dem strukturellen

Aufbau des Knochengewebes [19-21]. 1;_

Beide Faktoren sind durch den -

Organismus steuerbar und abhangig i /
von Alter und Geschlecht. Jugendliches 10°—
Knochengewebe weist einen niedri- = v
geren E-Modul, eine geringere Zug- ] ._:'I":
festigkeit und eine starkere Gesamt- 42— ? e
verlangerung bei Versagen auf als 80 — '.: "E.,

alteres Knochengewebe. Bis zur 3. 29 &
Lebensdekade erhoht sich der E-Modul 10 — /

und die Streckgrenze, wobei sich die 0.1 nlnz ol,s 1|_g 2}0 P

mechanischen Eigenschaften mit dem

Abbildung 2.1-1 E-Modul [MPa] des
Alter verschlechtern [22, 79, 80]. trabekularen Knochens als Funktion der

Die Spannungs-Dehnungs-Kurve von Knochen-dichte p [glem3] [22]
Knochen ist wesentlich beeinflusst von der Dehnungsgeschwindigkeit. Carter
stellte die Proportionalitdt von Bruchfestigkeit, E-Modul und Dehnungs-
geschwindigkeit fest [81]. Obwohl Dauerbeanspruchung im elastischen Teil der
Spannungs-Dehnungs-Kurve zum Ermudungsbruch fuhren kann, dient als
Kennzeichen fur die Druckfestigkeit des Knochens die Hoéchstlast, die ein
Knochenstlck bei einmaliger Belastungssituation aushalt. Die Dehnbarkeit von
kortikalem Knochengewebe liegt fur uniaxiale, konstant zunehmende
Dehnungs- und Druckbelastungen bei etwa 3 %, die Biegefestigkeit longitudinal

bei ca. 130 MPa, transversal bei ca. 50 MPa und die Druckfestigkeit bei
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2. Kenntnisstand

190 MPa longitudinal und 130 MPa transversal. Der kortikale Knochen wird als
orthotropes Material, einer Klasse von anisotropen Materialien beschrieben, die
durch drei E-Module (E1.3), entsprechend der Belastungsrichtung, drei
Schermodulen und sechs Poissons-Koeffizienten beschrieben wird [23/80].
Naherungsweise ist dabei der E-Modul in transversaler Richtung 1,5 mal gréfier

als in longitudinaler Richtung.

Zur Analyse dieser mechanischen
corpus ramus

Kennwerte hat sich mit der Finite-

Elemente-Methode in den vergangenen = E, [GFa] 10.93 11.77
E. [GPa] 14.78 16.25

E, [GPa] 18.89 20.42

zwei Jahrzehnten eine digitale Methode

entwickelt, die es ermoglicht hat,

G,, [GPa] 4.24 4.8

komplexe Belastungssituationen in 3D- = & [GPa] 513 5 79

Korpern mathematisch zu analysieren = G, [GFa] 6.27 6.67

und vorherzusagen. Im medizinischen = Y12 Q224 0.157

. . Vs 0.295 D.292
Bereich finden solche Analysen, neben

Vg 0.275 0.273

der grundlegenden Erforschung der = 0.276 0.211

biomechanischen Eigenschaften des Vi 0.501 0.5

Knochens, heute im Rahmen der Vsz 0.28 0.033

klinischen Diagnostik, beispielsweise

Abbildung 2.1-2 E-Modul, Schermodul und
Poisson- Koeffizienten des Unterkiefers [22-
23]

zur Bestimmung der primar, implantaren
knochernen Strukturen vor Implan-
tationen, Anwendung [82-83]. Zur Simulation der Belastung natirlicher Zahne
im Rahmen kieferorthopadischer Eingriffe oder zur Planung und Bewertung von
Distraktionsosteogenesen wurde das Verfahren in der Vergangenheit ebenfalls
beschrieben [84]. Wenn alloplastische Materialien fur den Knochenersatz
eingesetzt werden sollen, Iasst sich mit der Finite-Element-Methode sowohl das
knocherne Implantatlager als auch das zum Ersatz verwendete Material
analysieren, wodurch die Gestaltung eines individuellen und funktionsgerechten

Implantates mdglich ist.
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2.2 Knochenersatzmaterialien

Traumatische Knochendefekte oder angeborene kndcherne Fehlbildungen
erfordern ab einer kritischen SubstanzdefektgroRe, dem ,Critical-Size-Defect*
(CSD), unterstutzende MalRnahmen zur Rekonstruktion [1-3]. Die Wahl des
dazu verwendeten Materials ist von einer Vielzahl von Faktoren abhangig.
Daraus ergibt sich die Vielfalt der eingesetzten Werkstoffe und Techniken, die
in der Literatur beschrieben sind. Grundsatzlich stehen biologische
Transplantate sowie synthetische Knochenersatzmaterialien zur Verfigung. Alle
Stoffe mussen gewisse Grundanforderungen erfillen, um als Biomaterialien
Verwendung zu finden [85]. Von einem Implantatmaterial wird erwartet, dass es
gegenuber dem Gewebe keine Abwehr- oder Abstoldungsreaktionen bewirkt. Es
sollte biokompatibel sein und keine toxischen oder kanzerogenen Wirkungen
haben [86-88]. Die Ersatzstoffe sollten fur den Fall, dass sie nicht resorbiert und
durch Knochen ersetzt werden, Uber einen langen Zeitraum haltbar, belastungs-
[87-88] sowie korrosionsstabil und chemisch stabil sein [89-90]. Eine gute
Osteointegration, das heil3t die Eingliederung ohne bindegewebigen
Zwischenraum in das umliegende Knochengewebe, ist vor allem im Hinblick auf
die langfristige mechanische Stabilitat zu fordern [91]. Effekten wie dem des
.otress Shielding” kann entgegengewirkt werden, indem die Eigenschaften der
Werkstoffe den biomechanischen Kennwerten des Knochens ahneln [17].
Eingesetzte Verfahren sollten moglichst einfach anzuwenden sein und eine
gute strukturelle Anpassung des Materials an das Implantatbett erlauben.
Erforderlich ist fur alle alloplastischen Stoffe, dass sie sterilisierbar sind. Neuere
Materialien verfligen neben einer osteokonduktiven Matrix auch Uber
osteoinduktive und osteostimulative Faktoren, die bioaktiv sind und in erhohtem
Mal} die physiologische Regenerationsfahigkeit des Gewebes ermoglichen [92-
93]. In Kombination mit solchen Faktoren hat der Einsatz biodegradierbarer
Werkstoffe stark zugenommen [94-95]. Da das Implantationslager infektfrei
gehalten werden muss, besteht neben dem systemischen Einsatz von
Antibiotika auch die Moglichkeit, die verwendeten Knochenersatzwerkstoffe als

,Drug-Delivery-System“ zu verwenden [96-97]. Die wichtigste Voraussetzung
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zur knéchernen Integration eines Ersatzstoffes ist die stabile Implantation in ein

vitales, gut durchblutetes Knochenbett mit funktionellem Reiz.

2.3 Biologische Knochenersatzmaterialien

2.3.1 Autologer Knochen

Unterschiedliche Formen von koérpereigenem Knochen werden heute flr
unterschiedliche Knochenrekonstruktionen in Only- oder Inlayverfahren
angewendet. Hier kann man zwischen gewonnenen Knochenspanen,
Spongiosatransplantaten, Mono- und Bicorticaltransplantaten mit oder ohne
Gefalversorgung sowie Kombinationen aus Knochen mit weiteren muskularen
oder kutanen Gewebeanteilen unterscheiden. Hinsichtlich seiner biologischen
wie auch mechanischen Eigenschaften wird das autologe Transplantat zumeist
als goldener Standard der moglichen Ersatzmaterialien beschrieben, da keine
immunologischen Reaktionen zu erwarten sind [4]. Es erflllt die Anspriche an
ein biokompatibles, osteoinduktives, osteointegratives und darlber hinaus auch
an ein osteogenes Material [5-6, 65]. Konkurrenzfahig sind andere Materialien
dadurch, dass der Knochen in seiner Verfugbarkeit eingeschrankt ist und es bei
Entnahme zu einer sogenannten ,Donor-Side-Morbidity“ (mdgliche Infektionen,
Hamatom- oder Serombildung, Schmerzen, Blutverlust, eingeschrankte
Funktion) kommen kann [7-8]. FUr nicht vascularisierte Knochentransplantate
sind Resorptionserscheinungen beschrieben worden, die haufig schneller
erfolgen als dies wunschenswert ist [9-10]. Auch bei unsicheren onkologischen
Prognosen ist die Indikation eines aufwendigen Knochentransfers frag-
wirdig [98].

2.3.2 Allogener Knochen

Von Individuen gleicher Spezies stammendes Gewebe wird als allogenes
(homologes) Transplantatmaterial bezeichnet. Eine immunologische Reaktion
des Empfangers kann dabei grundsatzlich nicht ausgeschlossen werden.
Ebenso besteht die Méglichkeit einer Ubertragung infektidser Erkrankungen wie
z.B. Hepatitis C, HIV, TSE (transmissible spongiform encephalopathy). Nicht

sterilisierte Allografts erreichen vergleichbare klinische Resultate wie autologe
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Transplantate, fuhren jedoch teils zu schweren Infektionen [11-12]. Aus diesem
Grund wurden Methoden entwickelt, um das gewonnene Spendermaterial
aufzubereiten. Eingesetzte Methoden sind beispielsweise die chemische
Behandlung mit Peressigsaure und Ethanol sowie die Sterilisation mit
Gammastrahlen mit einer Dosis von 25 kGy oder die thermische Behandlung
mit feuchter Hitze (Marburger Knochenbanksystem) [11, 13]. Ein Kombinations-
verfahren stellt der Tutoplast-Prozess dar, der zwischen 7 und 10 Wochen
dauert [14]. Durch die zum Teil radikalen und lang dauernden Vorbehandlungen
gehen osteoinduktive sowie osteogene Faktoren verloren und es wird ein
avitales Knochentransplantat geschaffen. Die Erfolgsraten fur homologe

Ersatzmaterialien liegt zwischen 60 und 90 % [15, 65].

2.3.3 Xenogener Knochen

Xenogene (heterologe) Materialien kdnnen aus unterschiedlichen Spezies
gewonnen werden. Neben bovinen Praparaten (z. B. Isobone®, Surgibone®,
Lubboc®, Orthoss®) ist auch aus Korallen [99] sowie aus Krustazeen
(Chitosan®) oder Algen (Algipore®) gewonnenes Material erhaltlich [100]. Im
Hinblick auf immunologische Reaktionen und Infektionen werden heute keine
unbehandelten Praparate mehr verwendet. Entweder werden im
Ursprungsmaterial enthaltene Proteine durch chemische Reinigungsverfahren
denaturiert (Bio-oss®) oder die organische Matrix wird durch Sinterung bei
Temperaturen oberhalb von 1000C beseitigt (Endobon®, Cerabone®)
[65,101]. Die Materialien behalten bei der Behandlung ihre pordése Struktur und
wirken dadurch osteokonduktiv. Das Resorptionsverhalten nimmt durch das
Kristallwachstum wahrend der Sinterung ab [65]. Durch Zugabe von
Kollagenanteilen kann die osteoinduktive Eigenschaft verbessert werden
(PepGen P-15®).

2.3.4 Demineralisierte Knochenmatrix

Demineralisierte Knochenmatrix (DKM) wird durch Auslésung der mineralischen
Knochenbestandteile, unter Erhalt der organischen Matrix aus bovinem oder
humanem Knochen, gewonnen. Zum Auslosungsprozess findet 0,5-0,6 N-
Salzsaure Verwendung [15], wodurch gleichzeitig das Risiko einer Infektion
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gesenkt wird. Typische kommerzielle Materialien in Pastenform sind
Paroguide®, Biostite®, BioGide®, Tissue Guide® und BioBar®, die mit Blut zu
applizierbaren Pasten angeruhrt werden [65]. Bereits 1965 konnte Urist die
spater als osteoinduktive Potenz beschriebene Wirksamkeit dieser Materialien
im Tierversuch nachweisen [102]. Heute ist bekannt, dass hierfir die Familie
der Bone-Morphogenetic-Proteines (BMP), eine Untergruppe der Transforming-
Growth-Factors (TGF), verantwortlich ist. Im Knochen finden sich weitere dieser
Familie Ubergeordnete Wachstumsfaktoren wie der Insulin-Like-Growth-Factor,
das Inteleukin 1 oder der Tumor-Nekrose-Faktor. Sie konnen jedoch anders als
die BMP keine ektope Knochenneubildung auslosen, sondern lediglich
determinierte Osteoprogenitorzellen stimulieren [103]. Knochenersatz aus
demineralisierter Knochenmatrix stellt eine gute Alternative zu autogenen und
allogenen Materialien dar [65, 104-105].

2.4 Synthetische Knochenersatzmaterialien

Eine Vielzahl unterschiedlicher synthetischer (alloplastischer) Stoffgruppen wird
auf ihre Eignung als Knochenersatzmaterialien hin untersucht. Die erhaltlichen
Materialien unterscheiden sich in ihren Grundeigenschaften (Stabilitat,
Geschwindigkeit der Degradation, Formbarkeit, etc.) und in der Indikation ihres
Einsatzes teils erheblich voneinander, was Ausdruck der heterogenen
Grundanforderungen an diese Gruppe ist [106]. Die mechanische Festigkeit,
der alloplastischen Materialien, sollte denen, des periimplantaren
Knochenstruktur mdglichst entsprechen [65]. Viele der erhaltlichen Materialien
verfugen jedoch aufgrund ihrer Beschaffenheit oder ihrer Applikationsform nur
uber eine geringe Eigenstabilitdt. Die Forderung nach Belastbarkeit tritt dann in
den Vordergrund, wenn grol3ere lasttragende Knochenregionen ersetzt werden
mussen. Der Unterschied der mechanischen Eigenschaften und speziell der
des E-Moduls, des physiologischen Hartgewebes und des Ersatzmaterials
entscheidet dabei uUber die Lastaufteilung und die Lastubertragung zwischen
Implantat und Knochen. Eine ungleichmalige Kraftverteilung, bedingt durch

einen hoheren E2-Modul des alloplastischen Materials gegeniber dem
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umliegenden Knochen, kann das Phanomen des ,Stress-Shielding“ zur Folge
haben. Eine zu geringe Belastung des Knochens fuhrt im Rahmen des
physiologischen Remodellingvorgangs zu einer gesteigerten Porositat und
damit zur Atrophie des Knochens. Es wird angeraten, Materialien mit
geringerem E-Modul im Vergleich zum Knochen einzusetzen, um einer
moglichen Lockerung des Implantates, wie in klinischen Studien beschrieben,
Viele Materialien wodurch  sich ihre

vorzubeugen. sind hochporés,

osteokonduktive Wirkung durch das Einwachsen zellularer Strukturen
erklart [107-109]. Die Porositat fuhrt zu einer enormen Vergroferung der freien
Oberflache,

Medikamenten

die zur Aufnahme von biologisch aktiven Proteinen oder
im Rahmen von Drug-Delivery-Systemen genutzt werden
kann [96]. Andererseits bedingt eine zunehmende Porositat hinsichtlich der
mechanischen Stabilitat eine exponentielle Abnahme der Druckfestigkeit [110].
Tabelle 2-1 gibt einen Uberblick (iber alloplastische Knochenersatzmaterialien

und einige Beispiele zu einzelnen Materialgruppen und deren

Eigenschaften [16, 106].

Tabelle 2-1 Vergleich gangiger Knochenersatzmaterialien. Materialien in Granulatform sind
generell fir die Formgebung im Defekt geeignet und wurden daher nicht mit betrachtet.
Synthetische Material mechanische Biode- Kompatibilitdt | Porositat | Form-
Ersatz- Stabilitat gradierbarkeit | im Gewebe- barkeit
materialien Kontakt im
Defekt
Metalle sehr gut nein gut mdglich | nein
Bioglaser gut, aber verschieden | sehr gut mdglich | nein
sprode
Calciumsulfatze | akzeptabel Ja gut nein ja
anorganisch | mente
CaP- gut, aber sehr langsam | sehr gut mdglich | nein
Keramiken sprode bis schnell
CaP- akzeptabel Ja sehr gut nein ja
Zemente
Glas lonomere | gut nein umstritten mdglich |ja
organisch/ Polyester akzeptabel Ja akzeptabel mdglich | nein
resorbierbare | (Polylactid,
Polymere Polyglycolid)
PMMA gut nein gut nein ja
organisch/ Knochenzem.
nicht- PMMA/ PHEMA | gut nein gut ja nein
resorbierbare | (HTR)
Polymere Polyethylen maRig nein gut ja nein
HDPE
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2.5 Synthetisch-anorganische Materialien

2.5.1 Bioglaser

Grundlage der Gruppe der Bioglaser ist Siliziumdioxid (SiO2), das als
Netzbildner in den Biomaterialien fungiert. lhm zugesetzt sind verschiedene
Modifikatoren wie NaO2 oder P205, die Eigenschaften wie die
Gewebevertraglichkeit und damit das Einwachsverhalten, aber auch die
Laslichkeit beeinflussen. Die Herstellung erfolgt Uber das Schmelzen der
einzelnen Komponenten zu einer homogenen Masse und anschlielender
Formgebung durch Guss- oder Spritzguss-Verfahren. Es kommt zur Bildung
einer amorphen Glasphase, wobei Modifikationen durch einen zweiten
Schmelzvorgang moglich sind, die zur Ausbildung von kristallinen Anteilen und
damit zu zweiphasigen Glaskeramiken fuhren. Entscheidend fur die
Biokompatibilitdt gegenuber sonstigen technischen Glasern sind: 1. ein SiO;
Gehalt von mehr als 60 mol%, 2. ein hoher Na,O- und CaO-Gehalt und 3. ein
hohes CaO/P,0s-Verhaltnis [111]. Die Materialien zeichnen sich durch eine
rasche und direkte Anbindung an den Knochen, schneller als dies fur HA
beobachtet wurde, aus. Bedingt wird dies durch die Bildung einer
Hydroxycarbonat-Apatit-Schicht (HCA) an der Oberflache der Materialien. Diese
veranlasst anscheinend Osteoprogenitorzellen, den Transforming-Growth-
Factor (TGF-B) zu bilden, der als osteogenes Zytokin die Proliferation von
Knochenzellen bewirkt [112-113]. Den Materialien wird daher eine osteo-
konduktive Wirkung zugesprochen. Nachteile zeigen die Materialien beztglich
ihrer geringen mechanischen Belastbarkeit. I|hre Zugfestigkeit liegt bei 40-
60 MPa, ihr E-Modul bei 30-35 GPa. Eingesetzt wird das Material auch zur
Oberflachenmodifikation anderer alloplastischer Knochenersatzmaterialien.
Erstmals vertrieben wurde es von Bioglass 1971 und wird heute als
Perio Glas® fur die Parodontalchirurgie und als Nova Bone® fur die
Kraniofazialchirurgie eingesetzt [114]. Variationen zur Verbesserung der
mechanischen Stabilitdt erhielt man durch den Einsatz von Edelstahldrahten
sowie durch Zirkonoxidkeramikpartikel. Durch Verwendung eines Polyethylen/-
Polysulfonpolymers beschrieben Thompson und Hench ein bioaktives Glas-

kompositmaterial mit Eigenschaften, die mit denen des kortikalen Knochens
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vergleichbar sind [115]. Koleganova zeigte Ahnliches mit einem Urethan-
dimethacrylat-(UDMA)/2-Hydroxyethylen-methylmetacrylat-(HEMA)-
Gemisch [116].

2.5.2 Calciumsulfat-Zemente

Ende des 19. Jahrhunderts wurde Calciumsulfat von einem deutschen Offizier
bei Knochenentziindungen in gro3en Knochenverletzungen verwendet [5].
Calciumsulfat-Hemihydrat (Gips/POP) wird heute unter dem Handelsnamen
Osteoset® und dem Kombinat Osteoset2® sowie Osteoset2 DBM®
angeboten. Nach Kontakt mit Wasser rekristallisiert das Material und bildet
dabei mechanische Eigenschaften aus, die mit denen von spongiésen Knochen
vergleichbar sind. Es zeigen sich unter in-vivo-Bedingungen eine gute
Biovertraglichkeit und osteokonduktive Eigenschaften [117-118]. Nachteilig ist
die Erweichung des Materials in dauerhaft feuchtem Milieu, so dass es sich
ausschlieBlich als temporares Fullmaterial von Defekten eignet [5]. Resorbiert
wird es innerhalb von 5-7 Wochen, weshalb es als Drug-Delivery-System mit
Gentamicin, Vancomycin und Tobramycin Verwendung findet [119].

2.5.3 Werkstoffe auf der Basis von Calciumphosphaten

Aus der naturlichen, anorganischen Zusammensetzung des Knochens ergibt
sich der Ansatz, Calciumphosphate als Knochenersatzmaterial anzuwenden.
Eingesetzt werden keramische Implantate, Granulate, Beschichtungen aus
Calciumphosphaten auf metallischen Oberflachen sowie Zemente. Diese
Werkstoffe bestehen aus a-TCP (BioBase), B-TCP (Cerasorb®, Bioresorb®,
Chronos®, Ceros 82®, Vitoss®) oder aus HA (Synatite®, Ceros 80®,
Allotropat® und Synthace) [65]. Neben den monophasischen Werkstoffen sind
auch biphasische-Calciumphosphate (BCP) wie Ceratite® MBCP®,
Tribone 80® und Alaska® [65, 120], Modifikationen mit carbonierten
Hydroxylapatiten (CHA) als Norian® SRS®, Norian® SRS® erhaltlich [121-
122]. Letztgenannte besitzen durch den Zusatz an CHA ein grofReres
Oberflachen-Volumenverhaltnis, wodurch ihre Loslichkeit und damit ihre
Resorbierbarkeit verbessert wird [65, 123]. Calciumphosphat-Werkstoffe lassen

sich in Keramiken und Calciumphophat-Zemente (CPC) einteilen, wobei sich
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aus der Ahnlichkeit des Aufbaus haufig Uberschneidungen ihrer Eigenschaften
ergeben. Grundsatzlich werden bei der Hochtemperatursinterung Keramiken
gebildet, deren Partikel Uber grélere Sinterhalse miteinander verbunden sind.
Zemente demgegenuber werden durch Lésungs-Fallungsreaktionen bei Raum-
oder Korpertemperatur gebildet und weisen kleine, miteinander verfilzte Partikel
auf.

2.5.4 Calciumphosphat-Keramik

Die im Hochtemperaturprozess (1000-1500°C) gesinte rten Calciumphosphate
sind als kompakte bis hoch porose Koérper mit bis zu 85 % Porositat
verfugbar [124]. Die Materialien sind grundsatzlich biokompatibel sowie
osteokonduktiv und gehen eine feste Bindung mit dem naturlichen Knochen
ein [125]. Gesintertes, kristallines a-TCP ist unter in-vivo-Bedingungen besser
resorbierbar als B-TCP. HA-Keramik wird nur sehr langsam oder gar nicht
abgebaut [126]. Nano-kristallines HA (Ostim®), das der physiologischen Form
des Knochens wesentlich naher kommt, zeigt eine vollstandige Auflosung
bereits nach 12 Wochen [127]. Die Resorption ist unter anderem von der
Porositat, der Kristallinitat, der Oberflachenrauhigkeit und der PartikelgroRe
abhangig [126]. Es zeigte sich, dass Kristallitgroen von 100-300 nm zu einer
deutlichen Abnahme der Resorption von HA fuhren. Funktionelle Krafte kdnnen
zwar durch die Bildung eines festen Interfaces zwischen Knochen und Implantat
gut verteilt werden, allerdings haben kompakt gesinterte HA-Keramiken hohere
Druck-, Zug- und Biegefestigkeiten sowie hohere E-Module als der kortikale
Knochen. Dies kann zum ,Stress Shielding® fuhren [84]. In Form von
hochporosen Korpern steigen zwar Eigenschaften wie die Resorbierbarkeit, die
Osteointegration sowie die Osteokonduktivitat, allerdings nimmt die
mechanische Stabilitat stark ab. Vergleichbar ist sie mit der von spongiésem

Knochen, weshalb der Einsatz auf belastungsfreie Bereiche beschrankt bleibt.

2.5.5 Calciumphosphat-Zemente (CPC)

Eine Reihe verschiedener Produkte von HA-bildenden Zementen ist auf dem
Markt erhaltlich wie zum Beispiel Biobone®, Norian SRS®, Norian CRS®,
BoneSource® oder Calcibon®. Ein DCPD (Bruschit)-bildender Zement wurde
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2003 von der Firma Mathys Medical als ChronOs® eingefuhrt. Die Zemente
bestehen aus einer oder mehreren Pulverkomponenten und einer flissigen
Phase, die zu einer verarbeitbaren Masse angeruhrt werden. Chemisch
gesehen handelt es sich bei den beschriebenen Materialien um Salze der
Orthophosphorsaure (PO3%), die entweder durch eine Fallungsreaktion als
Jow-temperature“-CaP-Varianten oder durch Sinterung (100-1500°C) als ,high-
temperature“-CaP-Varianten hergestellt werden. Beide Formen werden alleine,
aber auch in Kombination, als Ausgangspulver fir CPC verwendet. Mit einer
flussigen Komponente angeruhrt bildet sich eine Ubersattigte Losung, aus der
verfilzte Kristalle ausfallen und zur Hartung fuhren. Tabelle 2-2 zeigt die

verschiedenen CaP und deren Loslichkeit.

Tabelle 2-2 Zusammensetzung und Léslichkeitsprodukte verschiedener

Calciumorthophosphate, die bei der Erstellung von CPC Verwendung finden [128]

Verbindung Summenformel Ca/P -log(Ksp) -log(Ksp)
Verhaltnis bei 25 °C bei 37 °C

Calcium-bis-dihydrogenphosphat | Ca(H,PO4)2-H.0 0.5 Loslich

Monohydrat (MCPM)

Calcium-bis-dihydrogenphosphat | Ca(H2POa)2 0.5 Loslich

(MCPA)

Calciumhydrogenphosphat CaHPQO4-2H,0 1.0 6.59 6.63

Dihydrat

(DCPD, Bruschit)

Calciumhydrogenphosphat CaHPO4 1.0 6.90 7.04

(DCPA, Monetit)

Octacalciumphosphat (OCP) CagH2(PO4)s-5H0 1.33 96.6 95.9

o-Tricalciumphosphat (o-TCP) o-Caz(POa)2 1.50 255 255

3-Tricalciumphosphat (R-TCP) 3-Cas(POa4)2 1.50 28.9 295

Hydroxylapatit (OHAp) Cas(PO4)3:0H 1.67 58.4 58.6

Tetracalciumphosphat (TTCP) Cas(P0O4)20 20 - 374

a/B-Tricalciumphosphate
Die Herstellung von Tricalciumphosphat (TCP) erfolgt durch Sinterung eines
Pulvergemisches aus Calciumhydrogenphosphat und Calciumcarbonat nach

der Reaktion:

2CaHP,4 + CaCO3>  Ca3(PO4) + HO + CO, [128]
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Die Niedertemperatur-Variante p-TCP (Whitlockit) entsteht bei Temperaturen
von Uber 800-1100°C. Uber 1125°C wird die metasta bile Hochtemperatur-
modifikation a-TCP gebildet [129]. Die a-Variation ist leichter 16slich als die -
Variante. B-TCP kann durch eine weitere Sinterung reversible in die
Hochtemperaturvariante umgewandelt werden. Die Resorption erfolgt durch
Osteoklasten. Grollere Partikel konnen jedoch auch durch mehrkernige
Riesenzellen phagozytiert werden. Miyazaki et al. geben einen Uberblick tiber
die gangigen HA- sowie TCP-Materialien und deren Verhalten unter
physiologischen Bedingungen [130]. Fur biphasische HA/TCP-Mischungen im
Verhaltnis von 1/3 konnte in Tierexperimenten gezeigt werden, dass sich die
Resorptionszeiten  gegenlber monophasischen  Produkten  verkirzen
lassen [131]. Abbindefahige CaP koénnen je nach Einstellung der Pulver-
Flussigkeits-Komponenten zu injizierbaren oder plastisch formbaren Formulier-
ungen angeruhrt werden. Der Reaktion der Hartung liegt dabei eine Losungs-
Prazipitations-Reaktion zugrunde. Triebkraft ist die unterschiedliche Loslichkeit
der CaP-Edukte sowie der entstehenden Produkte. Nach Anmischung gehen
die Edukte in Lsung, bilden nach starker Ubersattigung der Elektrolytldsungen
Prazipitate und fallen schliellich zu einem dreidimensional verfilzten Gefluge
aus. Abbildung 2.5-1 zeigt die ph-Wert-abhangigen Loslichkeitsprodukte.

0,1

0,01

5
€
=
2 0,001 : :
[ ;
= ~=== CaHPO4 x2H20————
C
[} — 'CaHPO4 .
g : |
5 0,0001 ~ ;
!I ]
e —N :
=] LS.
T 0,00001 -Ca3POsT o~
O ’ : - - —
~— ;
0,000001 ‘ ‘ ‘ ‘ ‘
4 5 6 7 8 9 10

pH-Wert
Abbildung 2.5-1 Berechnete Loéslichkeitsisothermen der Calciumphosphate in Abhangigkeit
des pH-Werts der Lésung [132]
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Die Entstehung der Produkte der Zementabbindereaktion wird Uber den in der
Losung vorhandenen ph-Wert bestimmt. Es entstehen bei pH-Werten Uber 4,2
nanokristalline HA, da diese das geringste Loslichkeitsprodukt aufweisen. Bei
Werten unter 4,2 zeigt Calciumhydrogenphosphat das niedrigste
Loslichkeitsprodukt, allerdings ist seine Kristallbildungsrate gering, so dass sein
Dihydrat (Bruschit) entsteht [128]. Die Reaktivitat der Zemente ist erstens von
der thermodynamischen Ld&slichkeit (Loslichkeitsprodukt) abhangig, die die
Ubersattigung der Edukte in der Ldésung bestimmen. a-TCP wird in wéassriger
Umgebung zu calciumarmen HA umgesetzt. R-TCP erfahrt keine
Phasenumwandlung. Zweitens wird die Reaktionsgeschwindigkeit von der
kinetischen Ldslichkeit (Lésungsrate) und die wiederum von der PartikelgroRe
und deren Oberflache der Pulver bestimmt. Die Kristallbildungsrate ist der dritte
entscheidende Punkt. Sie liegt fiir Bruschit bei 3.32*10?mol*min™*m™, fur HA
bei 2.7*10 " mol*min"*m™ [133]. Fir Bruschit bildende Zemente werden daher
Reaktionsverzogerer, far HA bildende Zemente Beschleuniger
verwendet [128,133].

Bruschit-Zemente

Bruschit entsteht bei Einstellungen der Zementpasten auf pH-Werte unter 4,2.
Dies kann auf zwei Arten erfolgen. Zum einen kann dem Ausgangspulver die
saure Komponente MCPM zugesetzt werden, wodurch es nach folgender

Reaktionsgleichung zur Bildung von Bruschit kommt:

Cas(PO4)2 + Ca(H2P04)2'H20 +7 H,O > 4 CaHPO42H,0
Die zweite Moglichkeit besteht in der Verwendung von Phosphorsaure anstelle
von MCPM zur Senkung des pH-Wertes. Die Reaktion erfolgt nach folgender

Gleichung:

Ca3(PO4)2 + H;PO4+ 6 H,O > 3 CaHPO4 2H,0
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a-TCP reagiert dabei bereits nach wenigen Sekunden, wohingegen B-TCP 30-
60 s bendtigt. Wie beschrieben, erfordert das rasche Kristallwachstum den
Einsatz von Reaktionsverzdgerern wie z. B. Pyrophosphat, Sulfat oder Citrat,
um fir den klinischen Einsatz akzeptable Abbindezeiten zu erhalten. Eine
weitere Modifikation besteht in der Verkleinerung der freien Oberflache,
wodurch sich die Losungsrate verringern lasst. Die mechanische Belastbarkeit
ist fur Bruschit-Zemente im Verhaltnis zu HA-Zementen geringer. Es werden
Werte fur trockene und teils vorgepresste Proben von ca. 60 MPa
beschrieben [132]. In vollkommen abgebundenen Bruschit-Zementproben
lassen sich geringe Mengen an unreagiertem B-TCP finden, die von Bruschit-
Kristallen umschlossen sind. Kommt es, bedingt durch einen niedrigen pH-Wert
oder eine wassrige Umgebung, zur Umsetzung der Reste an B-TCP, flhrt dies
durch eine Abnahme der Verfilzung zwischen den (-TCP/-Bruschit-
Agglomeraten zur Verringerung der mechanischen Stabilitat [134]. Werden die
abgebundenen Zemente in Losungen mit einem pH-Wert von 7,4 ausgelagert,
so Idsen sie sich auf. Erfolgt bei diesem Vorgang eine Ubersattigung der
Lésung mit Calcium und HPO4%-lonen, so kdénnen sie zu HA ausfallen [134].
Das in-vitro-Degradationsverhalten von Bruschit-Zementen in bovinem Serum
wurde von Grover et al. untersucht [135]. Bruschit ist biokompatibel und regt die
Knochenneubildung an. In geringen Mengen findet es sich im menschlichen
Knochen. Bei hohen Temperaturen (<80°C), einem nie drigen pH-Wert unter 4
oder einer hohen Luftfeuchtigkeit (100 %) kann Bruschit durch Dehydratisierung
zum DCPA (Monetit) umgewandelt werden [128].

CaHPO4:-2H,O = CaHPO4 + 2 H,O

DCPA ist ebenso wie Bruschit gut wasserloslich und konnte bei

Frakturheilungen im Kallusgewebe nachgewiesen werden.

2.5.6 Glasionomere
Erstmals wurden Glasionomere 1971 beschrieben. Sie bestehen aus Calcium,
Aluminium und Fluorosilicat-Glaspulver, das mit Polycarboxylsaure vermischt

wird. Es kommt zu einer exothermen Reaktion (< 56° C), bei der CO; frei wird,
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das zur Porenbildung im Zement fuhrt. Die Abbindereaktion erfolgt in zwei
Schritten. Die Polyacrylsaure wird mit Ca?* zu einem wasserempfindlichen Gel
verbunden, das in einer Folgereaktion durch die Aluminiumionen ersetzt und zu
einer Aluminium-Calcium-Polycarboxylatphase wird. Hier sind die urspring-
lichen Glaspartikel eingebettet. Neben der klassischen Anwendung im Bereich
der Zahnmedizin als Fullungswerkstoff und als Befestigungszement wurden
Glasionomere auch in der HNO-Chirurgie sowie in der Kraniofazialen-chirurgie
angewendet [5]. Ursprunglich war es als Ersatz fur die PMMA-Knochenzemente
angedacht, da eine niedrigere Temperatur wahrend des Abbindevorgangs
entwickelt wird. Kontraindiziert ist die Verwendung in neurologischen Geweben,

da Bestandteile als Neurotoxine fungieren kénnen [5].
2.6 Synthetisch organische Knochenersatzmaterialien

2.6.1 Biodegradierbare Polymere

Biologisch abbaubare Polymere werden in der Medizin vielseitig z. B. in der
Chirurgie als Nahtmaterial, temporare Klebstoffe oder Membranen, als
Osteosyntheseplatten und Tragerwerkstoffe flr kontrollierte Drug-Delivery-
Sytems alleine oder als Komponenten von Kompostitmaterialien angewendet.
Neben naturlichen Polymeren wie Polysacchariden (Starke, Chitin, Alginate)
und Polypeptiden (Seide, Kollagen) kommen vor allem synthetische,
biokompatible, hydrolytisch abbaubare Poly-a-Hydroxyester zum Einsatz [136-
138]. Das erste dieser bioabbaubaren Polymere war Polyglycolsaure (PGA) in
Form von resorbierbaren, chirurgischen Nahtfaden. Fur die bioabbaubaren
Polymere werden zwei unterschiedliche Abbaumechanismen beschrieben: die
unspezifische Hydrolyse und der enzymatische Abbau [139]. Auf dem Gebiet
organischer Knochenersatzmaterialien sind vor allem biokompatible,
hydrolytisch abbaubare Polymere, die in monomerer Form vom Korper
verstoffwechselt werden konnen, von Bedeutung. Am haufigsten eingesetzt
werden Poly-L-Lactide (PLLA), Poly-DL-Lactide (PDLLA), Polyglycolide (PGA),
Polycaprolactone (PCL) und deren Copolymere [65, 140-141]. Bedingt durch
den strukturellen Aufbau kann die Abbaugeschwindigkeit wie folgt aufgestellt
werden: PCL < PLLA < PDLLA < PGA[65, 142]. Es entscheidt das
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Molekulargewicht, die eingesetzte Copolymere, die Kristallinitdt sowie die
Porositat Uber die Resorptionsfahigkeit [65]. Kompakte Polymere weisen
mechanische Festigkeiten auf, die es ermdoglichen, sie als Nagel (Biofix®),
Schrauben (Bioscrew®, SmartScrew®) oder Platten (LactoSorb®, Lorenz,
USA) zur Fixierung zu verwenden [143]. Eine weitere Moglichkeit besteht in der
Erstellung poroser Korper, beispielsweise durch Verfahren wie dem des
Particulate-Leaching [65, 144]. Die Fahigkeit der Zelladhasion und die
osseokonduktiven Eigenschaften werden dadurch geférdert. Allerdings muss
gleichzeitig ein Verlust der mechanischen Stabilitat in Kauf genommen
werden [145].

2.6.2 Nicht degradierbare Polymere

Der Einsatz synthetischer, nicht resorbierbarer Polymere im medizinischen
Bereich reicht von einfachen Einwegartikeln (Polyethylen, Polypropylen,
Polyethylenterephtalate, Polyvenyiclorid, Polycarbonate usw.) Uber kurzzeitig
intrakorporal eingesetzte Produkte bis hin zu Langzeitimplantaten. Sie werden
in Form von kunstlichen BlutgefaRen (Polyethylenterephthalat, Polytetra-
fluorethylen, Polyurethan usw.), kinstlichen Herzklappen (Polyamide, Poily-
siloxane usw.), Kathetern (Polyamide) und Knochenersatzmaterialien (PMMA,
Polyethylen), die als Drug-Delivery-System oder in-vitro als Tissue-Engineering-
Produkte verwendet werden, eingesetzt [146]. Urspringlich fir andere Bereiche
wie z.B. die Textilindustrie entwickelt, finden viele dieser Polymere heute
Anwendung in Medizinprodukten wie Polyethylenterephtalat (Dacron®) fur
kinstliche BlutgefalRe, Gore-Tex®-Membranen, die im Rahmen der
dentoalveolaren Chirurgie eingesetzt werden oder eines der altesten
kinstlichen Polymere, das von Rohm & Haas 1936 industriell synthetisierte
PMMA. Erstmals wurde es in Form von prafabrizierten Platten aus dem
thermisch aktivierten Paladon 65® zum Knochenersatz verwendet [147]. Durch
die Entwicklung tertiarer Amine konnte 1943 ein in-situ chemisch hartender
Knochenzement auf Acrylat-Basis klinisch Anwendung finden. PMMA-
Materialien fur den Knochenersatz sind heute grundsatzlich in zwei Formen
erhaltlich: intraoperativ angewandte PMMA-Zemente (CMV®, Palacos R®,
Simplex P®) und praoperativ gefertigte Knochenimplantate (HTR®) [148-149].
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Daneben findet Polyethylen in Form von HDPE (high-density-PE) (HAPEX®), in
hochporésen Korpern flr die kraniofaziale Chirurgie (Medpor®) sowie als
UHMWPE (ultrahigh-molecular-weight PE) fur Implantate fur Knie-, Finger- oder
Acetabulumpfannen im Rahmen des prafabrizierten Knochenersatzes
Verwendung [150-152]. PEEK (Pollyetheretherketone) (OPTIMA®), entwickelt
in den 80er Jahren, wird haufig als Knochenersatz in spinalen Bereichen
eingesetzt und ist auch fur die kraniofaziale Chirurgie beschrieben [153-154].
Verbesserungen, sowohl der mechanischen als auch der biologischen
Materialeigenschaften, sind durch anorganische Mikro- oder Nanopartikel
[155-156] und durch Faserverstarkung (Polyetheretherketon, Polysulfon, Titan
usw.) zu erreichen [157-159], wodurch diese Materialien zu Komposit-
werkstoffen werden. 1960 fuhrte Bowen einen, auf einem bifunktionalen
Phenol-A-Derivat basierenden und mit Silicatfullern versehenen, dentalen
Methacrylat-Fullstoff ein. Durch die geringere Polymerisationsschrumpfung
sowie die Moglichkeit einer dreidimensionalen Vernetzung weisen solche
Formulierungen deutliche Vorteile gegentiber PMMA-basierten Materialien auf.
Das im Bereich der dentalen Werkstoffe haufig verwendete BisGMA wird heute
auch in Knochenersatzmaterialien eingesetzt (Cortoss®) [159-161]. Weitere
Methacrylatzusatze sind UDMA und TEGMA [162-163], PEMA oder das
hydrophile PHEMA [164-166]. BisGMA-Knochenzemente versehen mit
bioaktiven Glaskeramiken bilden auf ihrer Oberflache, anders als PMMA-
Zemente, Hydroxylapatit-Schichten, welche zu einem innigen Verband mit dem
umliegenden Knochen im Implantatbett fuhren [167-168]. Neben reinen
Kunststoffen und ihren Kompositformulierungen finden die genannten
Monomere auch Verwendung in kunststoff-modifizierten-Glasionomeren. In
diesen wird die ursprungliche Saure-Basen-Reaktion der Zemente durch eine
chemisch oder photochemisch initiierte  Polymerisationsreaktion der
Acrylatgruppen erganzt, die parallel zueinander zur Aushartung fuhren. Auf
dieser Basis wurden 1. modifizierte Komposite, welche primar durch die
Polymerisationsreaktion  ausharten, jedoch Ilonen abgebende Glas-
formulierungen enthalten, 2. Hybrid-Produkte, die Anteile von beiden

Aushartungsmechanismen enthalten, sowie 3. Kompomere, die alle
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wesentlichen Anteile von Kompositen und Glasionomeren beinhalten,
entwickelt [155]. Die Auswahl verschiedener Methacrylatmonomere und die der
Aktivatoren bestimmt  grundsatzlich  die  Reaktivitat [169-170], die
Viskositat [171], die Polymerisationsrate [172-173], die Polymerisations-
schrumpfung [174], die mechanischen Eigenschaften [175-177], die Wasser-
aufnahme, das Quellverhalten [178] und nicht =zuletzt die biologische
Kompatibilitat der Materialien [179-181].

2.6.3 PMMA-Knochenzemente

Auf PMMA basierende Knochenzemente werden seit langem erfolgreich im
Rahmen des Knochenersatzes verwendet und heute zumeist zur Befestigung
von Gelenkimplantaten (Osteopal V®) in Form von injezierbaren Materialien fur
die Vertebro und die Kyphoplastie (Palacos® LV, Palacos® R mit Tantalum,
Vertebroplastic™) [28-29], in hoherer viskoser Form in der Kraniofazialchirurgie,
beispielsweise fur die Kranioplastie, eingesetzt (Palacos R®). Am haufigsten
sind zwei Komponentenmaterialien, die aus Pulver und Flussigkeit angemischt
werden und in-situ harten. Chemisch betrachtet handelt es sich um Acrylate,
hierunter eine Vielzahl von Polymeren auf der Basis von Acrylsaure,
Methacrylsaure, Styrolen und deren Copolymeren, die in der Pulverkomponente
der Praparate haufig als PMMA zusammengefasst werden. Das PMMA-Pulver
wird groftechnisch durch radikalische Polymerisation in Suspension hergestellt.
Die entstehenden Polymerketten weisen ein Molgewicht von 10° bis 10° Dalton
oder mehr auf. Das gewonnene Perlpolymer besteht aus feinen Klgelchen, die
einen Durchmesser von 1-125 ym haben. Weitere Pulverzusatze sind Rontgen-
kontrastmittel, z. B. Bariumsulfat oder Zirkondioxid und Polymerisations-
initiatoren, wie Dibenzoylperoxid (DBPO). Die zweite Knochenzement-
komponente ist eine reaktive, organische Flissigkeit, die Uberwiegend aus dem
Monomer Methyl-Methacrylat (MMA) besteht und in seltenen Fallen auch
andere Ester der Acryl- oder Methacrylsaure enthalt. Weitere Bestandteile sind
ein Co-Starter (auch als Aktivator oder Co-Initiator bezeichnet) und ein
Stabilisator oder Inhibitor. Als Co-Starter findet in fast allen kommerziellen
Knochenzementen Dimethyl-p-Toluidin (DMPT), sehr selten ein anderes

tertiares Amin, Anwendung. Als Inhibitor fungiert vorwiegend Hydrochinon oder
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eines seiner Derivate. In neuen Materialien versucht man generell Nachteile wie
Lufteinschlisse zu minimieren. Sie sind bedingt durch das Anmischverfahren
und tragen zur Verschlechterung der mechanischen Eigenschaft bei.
Vakuummischgerate haben sich daher in vielen Praparaten durchgesetzt [182].
Die Erwarmung wahrend der Verarbeitung, bedingt durch die exotherme,
radikalische Polymerisation (bis zu 90°C), die Pol ymerisationsschrumpfung von
theoretisch 20 Vol% von monomeren MMA und von 2-5Vol% von Ublichen
Zementformulierungen sowie die im Vergleich zu den anderen genannten
Knochenersatzmaterialien eher schlechte Verbindung zum Implantatlager
stellen eine Herausforderung zur Entwicklung verbesserter Material-
formulierungen dar [183]. PMMA ist ausreichend gewebevertraglich und erfullt
die standardisierten Anforderungen an die Biokompatibilitdit von Implantat-
materialien, wird allerdings in kompakter Form nicht kndchern integriert,
sondern durch Narbengewege eingekapselt, was sowohl biochemische
Ursachen als auch strukturelle Grinde hat. Gulnstige Eigenschaften der
Knochenzemente sind die relativ einfache Verarbeitung, die kurze
Polymerisationszeit und damit die rasche Belastbarkeit, die guten
mechanischen Eigenschaften sowie die Moglichkeit, den Materialien Antibiotika
und Farbstoffe zuzusetzen [184-186]. Fur Implantatwerkstoffe, welche
prafabriziert werden und nicht auf die zwingende Aushartung in-situ
angewiesen sind, kénnen unter Laborbedingungen viele Nachteile reduziert

werden oder treten erst gar nicht auf.

2.6.4 Polymerisation von Methacrylaten

Einige der beschriebenen und die experimentell verwendeten Monomere sind in
ihrer Strukturformel in Abbildung 2.6-1 wiedergegeben. Die Hartung der
Methacrylate erfolgt durch eine radikalische Polymerisation. Grundsatzlich lasst
sich eine solche Reaktion in eine Startreaktion (Bildung der aktiven Spezies:
Radikale), die Initiation (Addition der Radikale an ein Monomermolekul), die
Wachstumsreaktion (wiederholte Addition von Monomereinheiten an eine
Kette), die Abbruchreaktion (Absattigung der reaktiven Spezies) und eine
mogliche Kettenubertragung unterteilen [146]. Charakteristisch ist die Bildung

einer chemischen Bindung zwischen dem initiierenden Radikal und der ersten
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Monomereinheit, was grundsatzlich Initiatoren von Katalysatoren abgrenzt. Die
Initiatoren zerfallen unter der Einwirkung von Warme, Licht oder Redox-
Systemen, die Uber Einelektronenprozesse reagieren, zu Radikalen. Zur Klasse
der thermischen Initiatoren gehoéren organische Azoverbindungen, Azobis-
isobutyronitril (AIBN), Methylethylketonperoxid (MEKP), anorganische Peroxide
(Kaliumperoxid) und die organischen Peroxide wie Benzoylperoxid (BPO),
Redoxsysteme wie Persulfat/Disulfit, FE?*/H,0, oder auch tertidre Amine (N-N-
Dimethyl-p-Toluidin). Sie sind bei niedrigen Polymerisationstemperaturen von
Interesse, da sie bereits bei Raumtemperatur zu Radikalen zerfallen. Fur die
photochemische Initierung kommen grundsatzlich Acylphosphinoxide oder
Benzylketale in Frage. Campherchinon (CQ), das vor allem in dentalen
Werkstoffen haufig angewendet wird, hat einen Absorptionsbereich zwischen
360 bis 520 nm mit einem Maximum bei 468 nm [187].

i i
H.,C H.C OH
3 %OCHS 3 \H/‘\O/\/
CH, CH,
Methylmethacrylat (MMA) Hydroxyethylmethacrylat (HEMA)
o] CH,
H.C (¢} O
CH, o]

Triethylenglykol-Dimethacrylat (TEGMA)
H,C CH,

0 o)
HC. | CH,
CH, OH OH CH,

2,2-Bisphenyl-Glycidyl-Dimethacrylat (Bis-GMA)

Abbildung 2.6-1 Strukturformel von Methacryl-Monomeren

Die Strukturformel der verwendeten Initiatoren sowie die Reaktionsgleichung fur
die Autopolymerisation, die thermische Aktivierung sowie die photochemische

Aktivierung durch Campherchinon sind in Abbildung 2.6-2 wiedergegeben. Zur
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Vermeidung von Polymerisationsreaktionen der Ausgangsmonomere durch

Warme oder UV-Licht sind diesen in aller Regel Stabilisatoren wie z.B.
Hydrochinon zugesetzt [188]. In Abbildung 2.6-3 ist die Strukturformel und die

Reaktion zur Stabilisierung freier Radikale dargestellt.

Chemische Autopolymerisation

N,N-dimethyl-p-toluidin

Di-benzoylperoxid Benzoylperoxid-

startradikal

Thermische Polymerisation

1o
O

Di-benzoylperoxid

R SE— 2 6’ o 0]
Wiarme X i ; g - i\ /;C + CO,

Benzoylperoxid-
startradikal

Photochemische Polymerisation R o)
+ DH RJ/ \
H + De
/ o-~ Startradikal
3CH CH,
H,C y CH

° o H.,C 30
\ + h*v

CH

\
C-—OH

C/O +N.— /
Campherchinon (CQ) aktiviertes CQ /
N\ ; CH R \ l\{*

4 C.-HR
Ni
Aminoalkyl-
CHzR startradikal
Amin

Abbildung 2.6-2 Strukturformel der chemischen, thermischen und photochemischen

Initiatoren und die Bildung der reaktiven Radikale. Fir die photochemische Initiierung ist die

Reaktion mit und ohne Amin (beispielsweise N,N-Dimethyl-p-Toluidin) als Co-Initiator
dargestellt. DH: Protonendonator, beispielsweise ein Monomermolekdl.
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OH
R-+©*>RH+ -
OH

Hydrochinon

mesomeristabiles Hydrochinon-Radikal

Abbildung 2.6-3 Strukturformel von Hydrochinon sowie die
Stabilisierung von Radikalen durch die Mesomeriestrukturen

Die gezeigten Startradikale werden durch Bindung an ein Monomer und das
darauf folgende Wachstum der Ketten zum integralen Bestandteil der Polymere.
So lasst sich das eine Kettenende durch die Wahl des Initiators funktionell
gestalten. Der Abbruch erfolgt entweder durch Kombination zweier wachsender
Ketten oder durch Disproportionierung. Dabei greift das radikalisch wachsende
Ende einer Kette an ein Wasserstoffatom einer anderen an, so dass ein
Polymer mit gesattigtem Ende gebildet wird. Das andere enthalt nach dem
Vorgang eine Doppelbindung. Kettentbertragungen haben einen erheblichen
Einfluss auf die Langen und damit auf die Struktur und die mechanischen
Eigenschaften der Polymere. Eine aktive Kette wird durch eine solche
Ubertragung durch die Reaktion mit einem Monomer, einem Polymer, dem
Lésungsmittel, dem Initiator oder einem Ubertrager (Regler) deaktiviert und auf
das andere Fragment Ubertragen. Es kommt zu Ketten, die an ihrem Anfang
keinen Initiator tragen. Die Polymerisationsreaktion verlauft weitgehend
unkontrolliert, wodurch nur bei sehr niedrigen Temperaturen lange, ansonsten
sehr variable Polymerlangen entstehen [189]. Findet im Falle von difunktionalen
Monomeren die Ubertragung der aktiven Ketten zu einem Polymer statt, so
entstehen verzweigte Ketten. Diese unterscheiden sich in ihrem Verhalten in
Ldsungen, in Schmelzen sowie in ihren mechanischen Eigenschaften stark von
linearen Polymeren. Da beim Ausharten der Materialien die freie Beweglichkeit
der Monomere und der reaktiven Gruppen im Material stark abnehmen, kann
vor allem in Autopolymerisaten kein 100%iger Umsatz des eingesetzten
Monomers erreicht werden. Der messbare Restmonomergehalt bei den

verschiedenen PMMA-Knochenzementen unmittelbar nach Aushartung liegt
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zwischen 2 und 6 %. Abhangig ist der Anteil von der Temperatur im Material,
von der Reaktionsgeschwindigkeit, von der GrolRe und der Viskositat der
verwendeten Monomere. Das verhaltnismalig kleine MMA mit einem
Molekulargewicht von 100 Dalton weist beispielsweise bei ansonsten gleichen
Bedingungen eine Konversionsrate von annahernd 98 % auf, reines TEGMA
mit 286 Dalton eine Rate von knapp 76 % und das hoch viskose BisGMA mit
512 Dalton eine Konversionsrate von nur 52 % [190-191]. Umgekehrt verhalt
sich in Bezug auf die Ausgangsgrole der Monomere die
Polymerisationskontraktion. Pro geodffneter Doppelbindung und Verknupfung
der Monomere durch eine kovalente Einfachbindung kommt es zu einer
Verkiirzung von 3,4 Angstrém auf nur noch 2,8 Angstrém. Fiir das kurze MMA
liegt die Kontraktion damit bei ca. 20 %, fur TEGMA bei 12,5 % und fur reines
BisGMA bei 6,4 % [190,192].

PMMA als Thermoplast kann durch Spritzgussprozesse, Extrusion und
Warmverformung verarbeitet werden. Es weist eine hohe Harte, Festigkeit,
Steifigkeit sowie Sprodigkeit auf, wobei sich letztgenannte durch Zusatz von
Weichmachern verringern lasst. Die Entwicklung des Prinzips der
Kaltpolymerisation und das Pulver/Flussigkeitsverfahren der gangigen
Knochenzemente werden durch den Umstand, dass PMMA in Monomeren
quellbar ist, ermdglicht. Ausschlaggebend fir die Anquellung und damit fur die
Reaktionskinetik ist die KorngroRenverteilung der Pulver. Durch Anldsen der
Oberflache der Perlpolymere durch das monomere MMA und anschliel3endes
Verkleben mit der aus den Monomeren entstehenden PMMA-Matrix bildet sich
ein inniger Verbund. Das Perlpolymer besitzt in diesem Geflge
Fullstoffcharakter. Fur die Festigkeit der Knochenzemente ist vor allem die
Qualitat der Benetzung der Partikel von mafRgeblicher Bedeutung. Durch eine
gute Verbindung der Matrix zum Fullstoff kann dieser Verbund fester sein als
das PMMA-Grundmaterial. Die Bruchflachen verlaufen bei homogener

Verteilung des Fullstoffes in solchen Proben quer durch die Polymerkugeln.
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2.7 Komposite als Knochenersatzmaterialien

Vielfach werden Materialien wie die beschriebenen Polymere, Calcium-
phosphate oder faserverstarkten Hydroxylapatit-Keramiken nicht nur einzeln,
sondern in Kombination miteinander eingesetzt. Solche Kompositmaterialien
zeigen, dass sich Implantatmaterialien erstellen lassen, die durch geeignete
Wahl der Bestandteile den gegebenen Gewebeeigenschaften angepasst
werden und so die Gefahr des Stress-Shielding minimiert werden kann [65]. Ziel
ist haufig, Implantate fur lasttragende Knochenregionen zu erstellen [30-35].
Durch den Zusatz von anorganischen Fullern zu Polymermaterialien Iasst sich
deren Festigkeit deutlich erhdhen. Eigenschaften wie die hohe Sprodigkeit und
die geringe Flexibilitat von reiner Keramik lassen sich andererseits durch den
Zusatz von Polymeranteilen verbessern. Neben der Optimierung der
mechanischen Eigenschaften konnte Miyaji den positiven Effekt auf die
Osseointegration von glaskeramischen Flllern in BisGMA-basierenden
Knochenzementen nachweisen [167]. Aufgebaut sind solche Verbundwerkstoffe
gewohnlich aus einer organischen Phase (Matrix), einer anorganischen Phase
(Fullstoff) sowie aus einer Verbundphase zwischen Matrix und Fullstoff.
HAPEX® ist ein nicht resorbierbares Hydroxylapatit-verstarktes Polyethylen-
Kompositmaterial, dass fur den Knochenersatz angewendet wird [193]. Durch
verschiedene Formgebungstechniken ist die Verarbeitung zu geometrisch

variablen, kompakten oder porésen Kompositkdrpern maoglich [65].

2.7.1 Herstellungsverfahren von Kompositmaterialien

Eine Vielzahl unterschiedlichster Herstellungsverfahren von Komposit-
materialien, die als dauerhafte Implantate zum Ersatz kndcherner Strukturen
oder als Materialien fur das Tissue Engineering eingesetzt werden, sind in der
Literatur beschrieben worden. Die wichtigsten sind in Tabelle 2-3
wiedergegeben und sollen hier nach der Struktur des erstellten Materials in

porose und kompakte Werkstoffe unterteilt werden [65, 194].
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Tabelle 2-3 Herstellungsverfahren flir Kompositmaterialien
[65,194]
Giel3en von .
% Polymeren Solvent-Casting
g— GieBen von Me!t-Based-TechnoIogies
S Schmelzen High-Pressure-Based-
Methods
Auslaugverfahren Particulate-Leaching
Phasen-Trennung Microsphere Sintering
Faserverarbeitung Fiber-Bonding
Gas Forming
Schaumungsverfahren
_g High-Pressure-Technique
S Stereolithography
o Selective Laser Sintern
Solid Freeform Fused deposition modelling
Fabrication Laminated object
manufacturing
3D Powder Print

Kompositmaterialien fur den Knochenersatz lassen sich durch Giel3en oder
Pressen in vorgefertigte Negativformen von thermoplastischen Polymer-
schmelzen, die mit anorganischen Komponenten versetzt wurden, erstellen.
Beim sogenannten ,Solvent-casting” werden in Losungsmittel geldste Polymere
in Formen gegossen und bilden nach Verdampfen des Losungsmittels eine
kompakte filmartige Oberflache. In Kombination mit dem Prozess des
,Particulate-Leaching® konnen porose Formen erstellt werden [195]. Dazu
werden sogenannte Porogene wie Salze oder Zucker zugegeben. Auch Pulver
konnen als Ausgangsmaterialien dienen. Sie verfestigen sich unter Druck- oder
Warmezufuhr. Abschlielend werden die Porogene aus den Korpern ausgelost.
Die Porenform ergibt sich dabei aus der Partikelform des Porogens, die
Porengréf3e und die absolute Porositat aus der Partikelgro3e und der Menge
des Zusatzes [194]. Durch die Verarbeitung von PCL- oder PLA-Fasern zu
Fasernetzen lassen sich ebenfalls hoch porose Werkstoffe erstellen, die
vorrangig als Scaffold-Materialien fur das Tissue-Engineering Verwendung
finden. Beim Microsphere-Sintering werden Keramikpartikel, die auf ihrer
Oberflache einen Polymeruberzug besitzen, in Formen eingebracht und die
organische Oberflache durch Hitzezufuhr miteinander verklebt. Die

biphasischen Partikel werden zuvor durch Ausfallung einer Dispersion der

Seite 33



2. Kenntnisstand

Einzelbestandteile in einem fur das Polymer unldslichen Koagulationsbad
gewonnen [65,196]. Auch schaumbare Zusatze wie Kohlendioxid, oder
Natriumcarbonat-Zitronensaure-Gemische wurden zur Erstellung von Poren in
Kompositmaterialien beschrieben [197]. Allen genannten Verfahren ist gemein,
dass nur einfache geometrische Formen erstellbar sind. Teils sind spezielle
Presswerkzeuge und Extruder notwendig, wodurch diese Verfahren sehr

zeitintensiv und teuer werden.

2.7.2 Rapid-Prototyping-Verfahren

Von den in Tabelle 2-3 genannten Herstellungsverfahren ist die Solide-Free-
Form-Fabrication (SFF) hervorzuheben, da sie als computergestitztes
generatives Fertigungsverfahren die Erstellung von komplexen patienten-
individuellen 3D-Strukturen erlaubt. Die Basis der grundsatzlich ahnlichen
Rapid-Prototyping-Verfahren, die im medizinischen Bereich verwendet werden,
bilden die vom Patienten durch CT- oder MRT-Aufnahmen gewonnenen
DICOM-Datensatze. Diese mussen mit einer geeigneten Software (Mimics®,
3D-Doctor ®) auf die ROI (Region of interest) hin bearbeitet und ausgewertet
werden. Mit einer CAD-Software (Pro Engineer, Catia) wird das Design des
Modells oder Implantats als STL- (Stereo-Lithography-Files), IGES- (Initial
Graphics Exchange Specification) oder SSL-Format (StrataSys-Layer-Files)
erstellt und kann dann durch eines der RP-Verfahren gefertigt werden [36-37].

Die gangigsten Verfahren im Rahmen medizinischer Anwendung sind die
Stereolithography (SLA), das selektive Laser Sintern (SLS), das Fused
Deposition Modeling (FDM), das Laminated Object Manufacturing (LOM) und
der 3D-Pulverdruck. Durch sie konnen eine ganze Reihe unterschiedlichster
Materialien wie Metallpulver (Titan, Cobalt-Chrom oder Aluminium)
photosensitive oder thermoplastische Kunststoffe, biologisch resorbierbare

Polymere wie PCL oder auch biologisch aktive Keramiken verarbeitet werden.

Seite 34



2. Kenntnisstand

2.7.3 3D-Pulverdruck

Erstmals wurde das RP-Verfahren des 3D-Pulverdrucks von Sachs et al. am
Massachusetts Institute of Technology im Jahre 1989 beschrieben [198].
Grundlage des Verfahrens stellen Pulverpartikel dar, die zu glatten Schichten
ausgebreitet und durch eine Flussigkeit, die durch einen Tintenstrahldruckkopf
aufgebracht wird, miteinander verbunden werden. Diese Pulverlagen werden
Ubereinandergeschichtet, wobei es durch die geeignete Wahl von
Pulverschichtdicke und FlUssigkeitsabgabe des Druckkopfes zu einem Verbund
der einzelnen Schichten zu einem 3D-Bauteil kommt. Sachs verwendete
Aluminiumpulver, welches durch Kieselsaure zu Grunkorpern gebunden wurde.
Seitdem wurde eine Vielzahl von unterschiedlichen Pulvern und Flussigkeiten
untersucht, die zu einem Verbund der Pulverpartikel fuhren. Kommerzielle
Systeme zur Fertigung von Anschauungsmodellen nutzen zumeist Gips
(ZP100TM) oder Starke/Zellulose/Dextrose-Pulver (ZP11TM, ZP14PM), die
durch die Verwendung von wassrigen Lésungen harten. Der in Deutschland
entwickelte Deskmodeler TM verwendet Polyvinylalkohol (PVA) im Pulver als
Binder. Grundsatzlich zu unterscheiden sind Systeme, die den Binder in der
flussigen Komponente tragen, und solche, die ihren Binder im Pulver
tragen [199].

Unter den bislang beschriebenen Materialien flir den Knochenersatz sollen
Calciumphosphate sowie die kunstlichen und nicht resorbierbaren Polymere
HDPE und PMMA, die als Pulver durch den 3D-Druck verarbeitet werden
kénnen, naher beschrieben werden. Tabelle 2-4 gibt hierzu einen Uberblick.
Der Druck von CaP-haltigen biokompatiblen Pulvern wurde durch eine Reihe
von Gruppen in den letzten Jahren untersucht. Zu unterscheiden ist zwischen
Systemen, die durch eine hydraulische Abbindereaktion der anorganischen
CaP-Pulverbestandteile harten, und Systemen, in denen die anorganischen
Bestandteile fur die Aushartung keine Rolle spielen und nur als inerte Fullstoffe
fungieren. In der Pulverkomponente von letztgenannten befinden sich
organische Polymere, die durch Hydratbildung und Verquellung in wassrigem

Milieu die Stabilitat des Bauteils gewahrleisten.
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Tabelle 2-4 zeigt verschiedene CaP- und nicht resorbierbare Polymerpulver, die
durch verschiedene zugrunde liegende Bindersysteme fiir den 3D-Pulverdruck
eingesetzt werden
Bindersysteme | Materialgruppe Pulverbestandteil Literaturquelle
Seitz et al. [39-40]
HA Roy et al. [41]
© Chumnanklang et al [42]
o ) Calciumphosphate Suwanprateeb et al. [52]
s & Lee at al. [43]
cg TCP Roy et al. [44]
29 Peters et al. [45]
O c Suwanprateeb et al
m nicht PMMA [49-50] )
resorbierbare S tateeb of al
Polymere HDPE uwanpriateeb et al
[46]
Schnabelrauch et al.
o5 TTCP/TCP [53-54]
55X Calciumphosphate
m (U
= TCP Gbureck et al. [55-56,61]
o3
T C
j>:~ o)
2 Glasionomere Zinkionomere Pfister et al. [199]

Druck von Calciumphosphaten mit organischen Polymerbinderzusétzen

Hydroxylapatithaltige Materialien, die durch Polymerzusatze harten, wurden von
Seitz et al. beschrieben. Er untersuchte den Druck eines kommerziell
erhaltlichen Pulver-Binder-Systems, das er mit HA versetzte und nachfolgend
sinterte [39]. Fur die Strukturen erreichte er damit eine Druckfestigkeit von 21-
22,2 MPa. In einer zweiten Arbeit stellte er Pulver mittels Spruhtrocknung aus
HA und Polyethylenglycol her, die er mit PVA (Polyvinylalkohol) in einer
wassrigen Losung erfolgreich verwendete [40]. Roy et al. benutzten
Polyacrylsaure und Glycerin als wassrige Binder und druckten damit HA-Pulver,
die sie abschlielend ebenfalls sinterten, um einen rein anorganischen
Werkstoff zu erhalten [41]. Chumnanklang verwendete sprihgetrocknete und
mit Maltodextrin versehene Pulver und druckte diese mit Wasser. Nach
Sinterung erreichten diese Proben im Dreipunktbiegeversuch Festigkeiten von
0,75-1,4 MPa [42]. Lee et al. arbeiteten mit TCP-Pulvern, die sie mit einer
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kommerziell erhaltlichen Flussigkeit und einem Gemisch aus Zellulose und
Arabic-Gum druckten und diese nachfolgend bei 1200° sinterten. Es ergaben
sich Druckfestigkeiten von 2,99 MPa bei einem E-Modul von 0,15 GPa und
einer Porositat von 60-75 % [43]. Roy et al. befassten sich mit der Verwendung
von polylactic-co-glycolic acid (PLGA)-Polymeren mit R-TCP und wassrigem

Binder [44], Peters mit der von 3-TCP und einem organischen Binder [45].

Druck von HDPE und PMMA mit organischen Polymerbinderzusétzen

Der Druck von nicht resorbierbaren, kunstlichen Polymeren, wie HDPE und
PMMA, wurde von Suwanprateeb et al. getestet [46, 50-51]. Ebenso wie bei
den bislang beschriebenen CaP fungieren die Kunststoffpartikel ausschlielich
als Fullkérper im Druckpulver. Der Verbund wird auch hier Uber polymere
Bindersubstanzen, die dem Pulver zugesetzt werden, gewahrleistet. Der Druck
von HDPE-Pulver erfolgte unter Zusatz von Maltodextrin und Lecitin, die als
Bindemittel fungieren. Destilliertes Wasser diente als fliissige Komponente. Die
HDPE-Partikel werden durch Erhitzen auf 180°C flr 15 min miteinander
verbunden; RuUckstande des Binders konnen durch eine 24-stindige
Auslagerung in Wasser beseitigt werden. Auf diese Art hergestellte Korper
weisen Festigkeiten von 5 MPa bei einem E-Modul von bis zu 200 MPa auf. Mit
zunehmender Porositat, die zwischen 40 und 80 % liegt, nehmen die
mechanischen Eigenschaften ab [46]. Zum Druck von PMMA kdénnen dem
Pulver Maltodextrin und Polyvinylalkohol zugesetzt werden, wobei der
Binderanteil auf bis zu 10 % gesenkt werden kann. Die so erhaltenen Proben
weisen primar nach dem Druck eine sehr geringe Stabilitat auf. Fur die
technische Anwendung der kommerziell erhaltlichen Produkte stehen flr
Nachbehandlungen Wachse, Epoxidharze oder Cyano-Acrylate zur Verfugung.
Suwanprateeb beschrieb Starke/Maltodextrin/Zellulose/Gelatine-Korper, die
durch destilliertes Wasser gedruckt und nachtraglich durch eine photochemisch
zu hartendes Gemisch aus BisGMA/TEGMA/UDMA infiltriert wurden. Die
erhaltenen Proben weisen Biegefestigkeiten von bis zu 25 MPa auf [47-48].
Druckkorper, die im Pulver PMMA enthielten, konnten entweder durch den
BisGMA/TEGMA/UDMA-Kunststoff oder durch Einbringung und Hartung von
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monomeren PMMA  nachbehandelt werden [49-50]. Sie erreichten
Festigkeitswerte von bis zu 32 MPa [51]. Vom gleichen Autor wurden HA-Pulver
mit polymeren Bindern getestet, welche nachtraglich mit BisGMA infiltriert
wurden [52]. In Zellversuchen zeigten all diese Materialien gute biologische

Vertraglichkeiten.

Druck von Calciumphosphaten durch eine Zementabbindereaktion

Ein anderer Mechanismus, der auf den Einsatz von organischen Polymeren als
Binder verzichten kann, liegt den von Schnabelrauch et al. und Gbureck et al.
zum Pulverdruck untersuchten Materialien zu Grunde. CaP kdnnen, wie bereits
fur die CaP-Zemente weiter oben beschrieben, durch eine LoOsungs-
Prazipitationsreaktion und eine hydraulische Abbindereaktion zum Ausharten
gebracht werden. Das gleiche Prinzip wurde mit veranderten Abbindezeiten
erfolgreich fur den 3D-Druck eingesetzt. Wahrend bei Zementen eine
ausreichend lange Verarbeitungszeit gewahrleistet sein muss, sollen
Komponenten flr den 3D-Druck mdglichst schnell und ausschlielich in der
lokalen Region, in der die Flussigkeit durch den Druckkopf aufgebracht wurde,
ausharten. Schnabelrauch et al. prifte den Druck von TTCP mit
unterschiedlichen Sauren. TTCP bildet mit Wasser HA. Durch den Einsatz von
Sauren wird der ph-Wert gesenkt und die Aushartungszeit beschleunigt. Der
Gebrauch von Zitronensaure brachte unter den verwendeten Sauren die besten
Resultate, wobei es zur Bildung von HA wund Calciumcitrat kommt.
Schnabelrauch zeigte, dass der Anteil des schwerldslichen HA durch den
Zusatz des l6slichen R-TCP oder von Calciumsulfatdihydrat im Ausgangspulver
reduziert werden kann und somit eine bessere Resorbierbarkeit besteht. Die
mechanischen Eigenschaften der Korper weisen Druckfestigkeiten von 0,7 MPa
auf, die durch nachfolgende Sinterung auf bis zu 4,3 MPa oder durch Infiltration
des langsam lI6slichen Dianhydro-D-glucitol(bis(dilactoylmethacrylate)) (DLM-1)
auf bis zu 76,1 MPa gesteigert werden konnen [53-54]. Gbureck et al.
untersuchten den Druck von biphasischem o/R-TCP, welches mit
Phosphorsaure als Flussigkeit zu DCPD und unreagiertem TCP aushartet. Eine

Steigerung der Festigkeit konnte durch erneute Auslagerung der Bauteile in
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Saure erzielt werden, wodurch Druckfestigkeiten von 22 MPa erreicht
wurden [55]. Durch nachfolgende Erhitzung auf Temperaturen von 1300°C
konnten a-Calcium-Pyrophosphate in einer Glasphase gebildet werden, die
Druckfestigkeiten von bis zu 40 MPa erhielten [56]. Die Biokompatibilitat sowie
die osseoinduktive Wirkung konnte durch Klammert et al. und Habibovic et al.
nachgewiesen werden [57-58]. Die hoch porésen Materialien wurden als Drug-
Release-Matrices und als Scaffolds fir das Tissue Engineering, bestickt mit
dem Vascular-Endothelial-Growthfactor (VEGF), beschrieben [59-60]. Zur
Herstellung von phasenreinem R-TCP verwendeten Gbureck et al. neben a/l3-
TCP-Pulvern, denen Zellulose als Binder zugesetzt und die mit Wasser
gedruckt wurden, auch CaP-Pulver mit einem Ca/P-Verhaltnis von 1,7 mit
Phosphorsaure als Binder, ebenso wie eine Mischung aus TTCP/DCP/TCP mit
Zitronensaure als flissige Komponente. Nach der Herstellung erfolgte die
Umsetzung zu reinem B-TCP durch Erhitzung auf 1100° C [61].

Eine weitere Mdglichkeit der Abbindereaktion beschrieben Pfister et al. in der
Moglichkeit zum Druck von Zink-lonomeren [199]. Hierbei kommt es durch die
Reaktion des anorganischen Fullers mit der Acrylsaure im Pulver in Kontakt mit
Wasser zu einer Saure-Base-Reaktion und zur Hartung. Die erreichten
Druckfestigkeiten liegen flr die beschriebenen Korper bei maximal 20,3 MPa
bei einem E-Modul von 3700 MPa.
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3 MATERIAL UND METHODE
3.1 Pulver fiir den 3D-Druck

3.1.1 Pulversynthese

Die Herstellung des o/B-TCP-Ausgangspulvers fur den 3D-Pulverdruck erfolgte
durch Verwendung von Calciumhydrogenphosphat (Merck, Darmstadt) und
Calciumcarbonat (Merck) in einem molaren Verhaltnis von 2,15/1. Die Pulver
wurden fur eine Stunde im Pflugscharmischer vermengt und anschliefend fur
funf Stunden bei 1400° C gesintert. Um eine Umwandlung in die metastabile
Phase, die bei ca. 1100-1200°C gebildet wird, zu vermeiden, erfolgte eine
rasche AbklUhlung auf Raumtemperatur. Der Sinterkuchen wurde manuell mit
dem Morser auf PartikelgroRen von <160 um zerkleinert, gesiebt und
nachfolgend mit der Kugelmuhle (PM400, Retsch, Haan) aufgemahlen, um
Partikelgroflen <100 um zu erhalten. Dieses Ausgangsmaterial wurde
modifiziert durch den Zusatz von Pulvern auf PMMA-Basis (Paladon 65, Kulzer-
Haereus Deutschland/Palapress, Heraeus Deutschland/Technovit 4071, Kulzer
Deutschland), die unterschiedliche PartikelgroRen und Polymerisations-
initiatoren enthalten. Pulvern mit hohen Kunststoffanteilen wurde zusatzlich
Hydroxypropyl-Methylzellulose (Fluka Analytical Deutschland) zugesetzt. Um
homogene Druckpulver zu erhalten, wurden alle Ausgangsmaterialien in einen

Pflugscharmischer gegeben und fur eine Stunde vermengt.

3.1.2 Pulvereigenschaften

Durch den Zusatz von PMMA-Partikeln und Zellulose verandern sich die
Eigenschaften des gut druckfahigen o/f-TCP-Ausgangspulvers. Anderungen
erfolgen hinsichtlich der PartikelgroRenzusammensetzung, der Pulver-
schittdichte, der Streichfahigkeit sowie der Benetzbarkeit der Oberflache des
Pulverbettes mit hydrophilen Flussigkeiten. Zur PartikelgroRenanalyse im
Bereich von 0,1-600 ym stand ein Laserbeugungsspektrometer der Firma
Horiba (Kyoto, Japan), Typ LA-300 zur Verfugung. Die Pulverproben wurden in
einem Ultraschallbad in Isopropanol dispergiert, die Korngréienverteilung und

die mittlere PartikelgroRe dso bei einer Messzeit von 10 sec bestimmt. Zur
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Analyse der Pulverschuttdichte wurde ein Messkolben mit 50 g Pulver befullt,
das durch Vibration mit einer Siebmaschine fur 45 sec im Kolben verdichtet
wurde. AnschlieBend wurde das vom Pulver eingenommene Volumen
abgelesen. Der Quotient aus Masse (=50g) und Volumen ergibt die

Schiittdichte in g/cm®.
3.2 Erstellung von Formkorpern durch den 3D-Pulverdruck

3.2.1 Druckvorgang

Auf Basis von digitalen 3D-Vektorgrafiken wurden mit dem Programm
Thinkdesign (Fa. Think3) verschiedene Formkorper erstellt. Diese werden je
nach Einstellung der Software des 3D-Printers, Z-Printer510 (Z-Corporation), in
parallele Schnittbilder im Abstand von 0,075mm-0,2mm zerlegt und an den
Drucker gesendet. Die so entstandenen 2D-Schnitte werden mit Phosphorsaure
durch einen thermischen HP-Tintenstrahl-Druckkopf auf eine durch den Drucker
glatt gestrichene Pulverschicht aufgebracht. Durch eine Losungs-Prazipitations-
reaktion kommt es an den Stellen, an denen die Patrone die Flussigkeit auf das
Pulverbett gespriht hat, zu einer Aushartung. Das gesamte Druckbett wird um
den Betrag, der vorher gewahlten Schichtdicke abgesenkt. Durch die Walze
wird eine neue 0,075-0,2 mm dicke Lage Pulver aus dem Vorratsbett auf den
Bauraum aufgebracht und verdichtet. Der Vorgang wird beliebig oft wiederholt,
bis das Bauteil entstanden ist, wobei das lose Pulver eine Stutzfunktion
ubernimmt und nach Prozessende entfernt wird. Damit ein Verbund zwischen
den Schichten entsteht, muss die Abbindung so erfolgen, dass ein Teil der neu
aufgebrachten Pulverlage noch mit dem zuvor aufgebrachten Binder reagiert
und andererseits der neu aufgespruhte Binder die Moglichkeit hat, die gesamte
Schichtdicke zu benetzen. Abhangig vom verwendeten Pulver-Binder-System
mussen daher die Schichtdicke und die Binder-Pulvervolumen-Verhaltnisse
angepasst und variiert werden. Diese bestimmen die Auflosung sowie die
mechanischen Eigenschaften der Formkoérper und kénnen im Randbereich
wahlbar andere als im Kernbereich des Korpers sein. Abbildung 3.2-1 zeigt

schematisch den Vorgang des 3D-Pulverdrucks.
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Abbildung 3.2-1 schematische Darstellung des 3D-Pulverdrucks

—

3.2.2 Druck von ao/p-TCP

Das in Kapitel 3.1.1 beschriebene TCP-Ausgangspulver wurde unter
Verwendung von 20 % Phosphorsaure (H3PO4) sowie unter Modifikation der
Flussigkeit mit 16 % H3PO4 und 1 % Tensidzusatz (Brij 35, Merk-Schuchard
Deutschland) in Schichtdicken von 0,125 mm mit einem Binder-Pulvervolumen-
anteil von 0,361 (277 %) fur die Schale und 0,361 (831 %) fur den Kern
gedruckt. Das TCP-Pulver bindet mit der Binderflussigkeit hierbei zu einer
Matrix aus Bruschit und einem geringeren Anteil an Monetit ab. Die Erstellung
der digitalen Prufkorper wurde, zwecks besserer Auflosung, in einem 10-fach
vergroRerten Mal3stab erstellt und musste daher im Druckprogramm verkleinert
werden. Zur Bestimmung der Mal3haltigkeit zwischen digitaler Ausgangsgrofiie
und tatsachlicher GroRe des Formkorpers nach dem Druck wurden Zylinder mit
einem Hohe-zu-Durchmesser-Verhaltnis von 2/1 in drei Mal3staben gedruckt:
100 %, 150 % und 200 % (100 % = 6 mm*6 mm*12 mm). Die Druckfestigkeit
wurde an Zylindern mit 100%iger Skalierung durchgefuhrt. Fur die Bestimmung
der Biegefestigkeit im Dreipunktbiegeversuch wurden Korper mit den Abmalien
(80 mm*10 mm*4 mm) erstellt. Zur Analyse der Konversionsrate in den
nachtraglich mit Kunststoff infiltrierten Korpern wurden Zylinder im Design-
Programm erstellt, die ein Verhaltnis von Hohe zu Durchmesser von 1:1
besitzen (20 mm*20 mm) und in der Langsachse von 1 mm breiten
saulenférmigen Aussparungen durchzogen sind. Diese Aussparungen bilden im

Querschnitt ein Kreuz und liegen vom Aul3enrand in der einen Achse stets 2, 4,
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6, 8, 10 mm entfernt in der anderen 1, 3, 5, 7 mm. Die Struktur ist in Abbildung
4.4-12 grafisch dargestellt.

3.2.3 Druck von TCP/PMMA-modifizierten Pulvern

Far die mit PMMA modifizierten Pulver wurden generell die gleichen Prufkorper
gedruckt wie sie fur die o/B-TCP-Pulver in Kapitel 3.2.2 beschrieben wurden.
Verandert wurde hier jedoch die Einstellung im Binder-Pulver-Volumen-
Verhaltnis auf 200 % fur die Schale und 600 % fur den Kern, ebenso wurde
auch hier der Binder mit dem Tensidzusatz verwendet. Durch den
Druckvorgang wurde die Benetzbarkeit der Pulver mit den hydrophilen
Binderflissigkeiten untersucht. Unter Verwendung von Zellulose im
Ausgangspulver wurde die Schichtdicke von 0,125 auf 0,15 und 0,2 mm erhoht

und die Druckqualitat analysiert.

3.3 Nachtragliche Druckkorpermodifikationen

3.3.1 Atzung

Zur Verbesserung der mechanischen Eigenschaften der primar nach dem
Druck erhaltenen Korper, wurden diese nach mindestens 24 Stunden
Trocknung bei Raumtemperatur in 100 ml 20 %iger H3PO4-Losung fur
1 x 30 sec, 2 x 30 sec, 3 x 30 sec getaucht und zwischen den Atzungen fir eine
Stunde auf einem FlielBpapier bei Zimmertemperatur gelagert. Vor jeder
weiteren Verwendung oder Analyse wurden die so erhaltenen Proben fur vier
Tage bei Raumtemperatur getrocknet. Analysiert wurden die Porositat, die
mechanischen Eigenschaften und die Phasenzusammensetzung in trockenem
Zustand sowie nach Auslagerung in destilliertes Wasser fur 24 Stunden bei
37<T.

3.3.2 Infiltrationstechniken

Eine Verbesserung der mechanischen Eigenschaften kann durch das
Einbringen von Kunststoffen in die pordse CaP-Grundmatrix erfolgen. Zur
Infiltration wurden reine MMA-Monomere, Mischungen von MMA-PMMA-

Losungen und Monomermischungen auf Basis des Bis-Phenol-A-Derivats,
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BisGMA sowie von TEGMA mit unterschiedlichen Initiatorsystemen fur die
Polymerisation und stark unterschiedlichen Viskositaten, verwendet. Drei
verschiedene Techniken wurden hierflir getestet und in Abhangigkeit der

verwendeten Kunststoffe miteinander verglichen.

Infiltration durch Auslagerung

Hierfir wurden die zylindrischen Priufkdrper in 5 ml-Glaschen, die fur den
Biegeversuch vorgesehen Stabchen in 10 ml-Reagenzglaschen eingebracht
und diese mit den unterschiedlichen Kunststoffflussigkeiten so aufgefullt, dass
ein kleiner Bereich der Oberseite der Proben frei blieb. In Abhangigkeit von dem
gewahlten Initiatorsystem und der Viskositat des Kunststoffes wurden die
Temperatur und die Auslagerungsdauer variiert. Die Temperatur lag bei 21°C,
bei 37°C oder bei 60°C. Die Auslagerungsdauer lag zwischen 10 Minuten fur
die chemisch initiierten Systeme und bis zu 12 Stunden fur die photochemisch
oder thermisch aktivierten Proben. AnschlieRend wurde die Probe enthommen

und an der Oberflache von Uberschussigem Kunststoff gereinigt.

Vakuum-Methode

Far die Methode wurde ein Kolben an eine Membran Pumpe angeschlossen
und dieser an einem zweiten Ausgang mit einem 6 mm dicken
(Innendurchmesser) Polyethylenschlauch von 8 cm Lange verbunden. Ein
zylinderformiger Prufkorper (6 mm*12 mm) wurde in den Schlauch eingebracht
und das Ende uber ein Ventilstuck an ein weiteres Gefal}, das den flussigen
Kunststoff enthielt, angeschlossen. Das Ventil wurde geschlossen und der
Innenraum von Schlauch und Kolben fur 20 Minuten evakuiert. Danach wurde
das Ventil zwischen Kolben und Pumpe verschlossen und das Ventil zum
Kunststoffbehalter langsam geo6ffnet. Der Kunststoff konnte einflieRen, bis die
Probe und der Schlauch komplett mit Kunststoff befillt waren. Abschliel3end
wurde die Probe entnommen und an der Oberflache von Uberschissigem

Kunststoff gereinigt.
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Vereinfachte Vakuum-Methode

Bei der vereinfachten Vakuum-Infiltration wurden die zylindrischen Prufkorper in
5 ml-Glaschen, die fur den Biegeversuch vorgesehenen Stabchen in 10 ml-
Reagenzglaschen eingebracht und diese mit dem Kunststoff aufgeflllt, bis die
Proben komplett bedeckt waren. Je 12 dieser Glaschen wurden parallel an eine
Membranpumpe angeschlossen und in Abhangigkeit von der Viskositat und
dem verwendeten Initiator des Kunststoffes unterschiedlich lange evakuiert. Um
den Kunststoff in den Glaschen auch Uber einen langeren Zeitraum bei einer
konstanten Temperatur von 37° C bzw. 60°C zu halte n, wurden die Glaschen
wahrend des Vorgangs in ein Wasserbad gestellt. Anschlieend wurde die
Probe entnommen und an der Oberflache von Uberschissigem Kunststoff
gereinigt. Die gleiche Methode kam zum Einsatz, um Luftblasen nach dem

Mischvorgang aus den reinen Kunststoffflissigkeiten zu entfernen.

3.3.3 Infiltration von monomerem MMA

Zur Anwendung kam das flissige Monomer Paladon 65 (Heraeus), das in die
mit Paladon 65-Pulver versehenen Prufkorper durch einfache Auslagerung fur
funf Minuten und durch die ,vereinfachte-Vakuum-Methode® fur weitere funf
Minuten infiltriert wurde. Die Proben wurden entnommen und die Oberflache
vorsichtig mit einem feuchten FlieRpapier von Uberschissigem Monomer
gereinigt. Zur Anquellung der PMMA-Kugeln in den Proben wurden die
infiltrierten Korper fur 30 Minuten in verschlossenen Reagenzglasern gelagert,
bevor sie in einem Umlufttrockenschrank (MEMET) bei einer maximalen

Temperatur von 80°C flr eine Stunde thermisch akti viert ausharteten.

3.3.4 Infiltration von MMA/PMMA-LG6sungen

Hierzu wurde der Acrylatklebstoff Acrifix 190 (Evonik Industries Deutschland)
mit seinem Verdlinner 30 (Degussa Deutschland) in unterschiedlichen
Verhaltnissen fur mindestens eine Stunde mit dem Magnetruhrer vermischt
(siehe Tabelle 4-4). Anschlieend wurde der Aktivator Acrifix CA 20 (Evonic
Industries Deutschland) hinzugegeben und fur weitere 5 Minuten gemischt. Die
Proben wurden dann zunachst funf Minuten durch einfache Auslagerung,

danach entweder fur weitere funf Minuten durch Auslagerung oder flr
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5 Minuten durch die vereinfachte Vakuumtechnik mit der Losung infiltriert. Zur
Anwendung kamen hierzu die aus reinem o/p-TCP-Pulver gedruckten und nicht

nachtraglich geatzten Korper. Die Polymerisation wurde chemisch initiiert.

3.3.5 Infiltration eines monomeren Bis-Phenol-A-Derivates

Zur Herstellung eines monomeren Kunststoffes auf Basis eines bifunktionellen
Bis-Phenol-A-Derivates wurde das hoch viskose Bisphenol-A-Glycerolate-
(1-Glycerol/Phenol)-Dimethacrylat (Aldrich Chemistry Deutschland) und das
Verdinnermonomer Trieethylenglykol-Dimethacrylat 95 % (Aldrich Chemistry
Deutschland) in unterschiedlichen Mischungsverhaltnissen fir mindestens drei
Stunden mit einem Magnetruhrer zu einer homogenen Losung vermischt (siehe
Tabelle 4-8). Um das bei Raumtemperatur kaum fliefahige BisGMA
verarbeiten zu kénnen, wurde der Vorgang bei 37°C in einem Warmeschrank
durchgefuhrt. Die Monomere wurden mit unterschiedlichen Aktivatoren
versehen und durch anfangliche einstundige Auslagerung, gefolgt von 30 min
vereinfachter Vakuumtechnik, ebenfalls bei 37°C infiltriert (siehe Tabelle
4-8/Tabelle 4-13). Vor Verarbeitung wurden die FlUssigkeiten mit der
vereinfachten Vakuum-Methode fur 30 Minuten evakuiert, um Luftblasen im
Material zu minimieren. Neben der Infiltration der CaP-Druckkdrper wurden
auch reine Kunststoffproben (80 mm*10 mm*3.5 mm) hergestellt. Hierfur
wurden zwischen zwei 1 cm dicke Glasplatten Aluminium- und Tefflon-
Stabchen eingebracht, die kammartige Aussparungen von
80 mm*10 mm*3,5 mm bildeten. Am Ende der einen Langsseite war die
Vorrichtung offen und konnte so mit Kunststoff Uber eine Kunststoffspritze mit
einer Kanule befullt werden, wobei darauf geachtet wurde, dass keine

Luftblasen entstanden.

3.3.6 Thermisch initiierte Hartung

Zur thermisch initieten Hartung wurde der Aktivator Benzoylperoxid-
Dibenzoylperoxid (Fluka Deutschland) in unterschiedlichen Konzentrationen
dem BisGMA/TEGMA-Gemisch zugegeben. Da das pulverformige Ausgangs-
material sich bei hoheren BisGMA-Anteilen im Kunststoff nur sehr schlecht in

Seite 46



3. Material und Methode

kurzer Zeit homogen verteilen lasst, wurde darauf geachtet, zunachst eine
Losung aus DBPO und TEGMA herzustellen und anschliefend das viskose
BisGMA zuzugeben. Die Aushartung der Proben erfolgte in einem
Umlufttrockenschrank bei Temperaturen zwischen 80-120°C fuar 15-120
Minuten. Die Proben wurden stets bei Raumtemperatur in den Ofen gestellt und
innerhalb von 15 Minuten auf 100° C aufgeheizt. Ans chliel3end wurden sie aus
dem Ofen bei Arbeitstemperatur (100°C) enthommen u nd auf Raumtemperatur

abkuhlen gelassen.

3.3.7 Photochemisch initiierte Hartung

Zur photochemisch initiierten Hartung kam der Radikalbildner Campherchinon
(CQ) 97 % (Aldrich Deutschland) in unterschiedlichen Konzentrationen und in
Kombination mit DBPO oder N-N-Dimethyl-p-toluidin 99 %  (Aldrich
Deutschland) zur Anwendung. Als Lichtquelle wurde ein Lichtpolymerisations-
schrank (Triad 2000, Dentsply Deutschland) mit einer 250 W-Lichtquelle
verwendet. Alternativ kam eine Polymerisationslampe (Translux-CL, Kulzer
Deutschland) mit einer 200 W-Lichtquelle und einem Blaufilter mit einem
Durchmesser von 0,8 mm zum Einsatz. Um die Bildung einer Sauerstoff-
inhibierungsschicht auf der Oberflache der infiltrierten CaP-Korper zu
minimieren, wurden diese in dunnwandige Glaschen gebracht, mit einer
Schutzatmosphare aus Argon bedampft und verschlossen, bevor sie durch die

Lichtquellen zur Polymerisation angeregt wurden [200-201].

3.4 Charakterisierung

3.4.1 Dichtebestimmung

Zur Bestimmung der Dichte der FlUssigkeiten wurden in einen Messzylinder
10 ml der Flussigkeit gegeben und anschlielend die Masse durch eine
elektronische Waage (Explorer, Ohaus) auf +/- 0,1mg bei 21°C bestimmt. Die

Dichte ergibt sich aus der Formel 3.4-1.
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pr : Dichte der Flissigkeit [g/cm”]
P = mr : Masse der Flussigkeit [g]

mer

Ve Vg : Volumen der Fliissigkeit [cm®]

Die Rohdichte von Festkdrpern bezeichnet allgemein die Masse eines Materials
bezogen auf das Volumen einschlieBlich aller Poren. Nach dem
Ausmessverfahren wurden an geometrisch definierten Kdérpern mit einer
digitalen Schiebelehre auf +/-0,01 mm die Auflenabmalle ermittelt und durch
die Masse der Korper dividiert. Fur Zylinder mit leicht variierenden
Durchmessern wurde als Grundflache eine Ellipse angenommen. Nach Formel
3.4-2 ergibt sich die Rohdichte.

Pron : Rohdichte [g/cm”]
4 xXm m : Masse der Korper [g]

proh =
(

d minX d maxX JT X h) dmin : Minimaler Durchmesser [mm]
dmax : maximaler Durchmesser [mm]

3.4.2 Porositatsbestimmung

Die Bestimmung der offenen Porositat kann durch das Eindringverfahren von
Flissigkeiten vorgenommen werden. Das Prinzip beruht darauf, dass ein
poroser Korper eine Massenzunahme erfahrt, wenn seine von aul3en
zuganglichen Poren mit FlUssigkeit gefullt werden. Ebenso andert sich der
Auftrieb bezogen auf die theoretische Dichte des Materials, wenn geschlossene
Poren vorhanden sind. Die offene Porositdt der Matrices wurde Uber die
Gewichtsdifferenz durch absorbierten Alkohol bekannter Dichte (Ethanol, p =
0.79 g/cm3 bei 21°C) nach der Formel 3.4-3 ermitte It.

Op: offene Porositat [%]

VEh ; A Vethano - Volumen Ethanol [ml]

_ thano 0 m

¢;P ==l % 100% VEhanor = Vprobe : Probenvolumen [ml]
Probe mit Pthanol Am : Masse des Alkohols [g]

Pethanol : Dichte Ethanol [g/cm”]

Das daraus bestimmbare Volumen des absorbierten Alkohols (Vethano) Wurde
durch das Gesamtvolumen der entsprechenden Probe dividiert (Vprope) und auf
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diese Weise die Porositat der Druckkorper ermittelt. Unberucksichtigt blieb
dabei die geschlossene Porositat.

Aus der Rohdichte und der offenen Porositat lasst sich durch Formel 3.4-4,
naherungsweise die Feststoffdichte der pordosen Korper berechnen. Verfalscht
wird dieser Wert jedoch, da die geschlossene Porositat nicht mit einbezogen
wurde, wodurch diese Dichte als Feststoffdichte (pscn) des Feststoffes definiert

wird und tendenziell gegenuber der theoretischen Dichte zu klein ist.

Formel 3.4-4
Droi Pscn : Feststoffdichte[g/cm”]
Psch = Pron : Rohdichte [g/cm?]
(1 - ¢”P ) ®.p : offene Porositét [%]

3.4.3 Bestimmung des Kunststoffvolumenanteils

Der Kunststoffanteil wurde nach Formel 3.4-5 durch Bestimmung der Masse der
Prufkorper vor sowie nach der Infiltration und vor und nach der Polymerisation
bestimmt. Nach Entnahme der infiltrierten Korper aus den Monomeren wurden
sie mit einem feuchten FlieRpapier von Uberschissen an der Oberflache
gereinigt und sofort gewogen. Angegeben wird der Anteil in Volumenprozent

des Gesamtkdrpervolumens.

Formel 3.4-5
Amprope: Masse Kunststoff
0 Am Pr obe 0 Prob Y [al
Vol% =—x100% pku: Kunststoffdichte [g/cm’]
Pru X V b obe Verobe: Gesamtvolumen der Probe [cm”]

3.4.4 XRD-Analyse

Rontgen-Pulverdiffraktogramme der Pulver und der Prufkorper wurden mittels
eines Rodntgendiffraktometers (Siemens D5005, Fa. Siemens, Karlsruhe) in
Theta/2Theta Geometrie mit Cu/K-Strahlung bei einer Beschleunigungs-
spannung von 40kV und 50 mA Emissionsstrom aufgenommen. Alle
Diffraktogramme wurden im Winkelbereich zwischen 20° und 40° mit einer
Schrittweite von 0,02° und einer Schrittgeschwindig keit von 6 s/step und einer
Raumtemperatur von 25°C aufgenommen. Zur Bestimmun g der qualitativen

Phasenzusammensetzung der Proben wurde das erhaltene Beugungsmuster
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mit den Referenzmustern von o-Tricalciumphosphat (PDF-Nr. 09-0348), (-
Tricalciumphosphat (PDF-Nr. 09-0169), Bruschit (PDF-Nr. 09-0077) und
Monetit (PDF-Nr. 09-0080) verglichen.

3.4.5 Mechanische Eigenschaften

Die mechanischen Eigenschaften der Prufkorperstrukturen wurden an einer
statischen Universalpriufmaschine Zwick 1440 (Fa. Zwick, Ulm) mit einer 5 kN
Kraftmessdose bestimmt. Die Druckfestigkeit zylindrischer Proben mit einem
Hoéhen-zu-Breiten-Verhaltnis von 2:1 (12 mm*6 mm) wurde durch axiale
Belastung mit einer Vorschubgeschwindigkeit von 1 mm/min und einem
Vordruck von 3 N gemessen. Die Druckfestigkeit errechnete sich aus dem
Quotienten der Bruchkraft und der Querschnittsflache der Prifkorper (Formel
3.4-6).

Formel 3.4-6
CS : Druckfestigkeit [MPa]
CS = 4 X F max Fmax: Kraft bei Bruch [N]
B d minX d max X T Dmin : min. Durchmesser [mm)]

Dmax: max. Durchmesser [mm]

Die Bestimmung der Biegefestigkeit wurde durch 3-Punkt-Biegung mit einer
Vorschubgeschwindigkeit von 5 mm/min an Stabchen (80mm*4mm*80 mm)
durchgefuhrt. Der Abstand der Auflagerollen betrug 64 mm. Die Proben wurden
mit einer Vorlast von 2 N und einer Vorschubgeschwindigkeit von 0,5 mm/min

gemessen. Die Biegefestigkeit errechnete sich aus Formel 3.4-7.

Formel 3.4-7
FS : Biegefestigkeit [MPa]
3 % F max* L Fmax: Kraft bei Bruch [N]
FS = L: Abstand der Auflagerollen [mm]
2 x b x hz b: Breite der Probe [mm)]

h: Dicke der Probe [mm]

Der E-Modul wurde als Steigung der elastischen Verformung aus dem linearen
Anteil der Spannungs-Dehnungskurve der Messversuche nach Formel 3.4-8

errechnet.
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Formel 3.4-8

FM: E-Modul [GPa]

AF: Kraftdifferenz [N]

_ L3 X AF As: Streckendifferenz bei AF [mm]
- 4 X AS X b X h3 L: Abstand der Auflagerollen [mm]
b: Breite der Probe [mm]

h: Dicke der Probe [mm]

FM

3.4.6 Ramanspektroskopie

RAMAN-Spektren wurden mit einem RAMAN-Spektrometer Serie 1000 (Fa.
Renishaw, Pliezhausen) bei einer Anregungswellenlange des HeNe-Lasers von
633 nm aufgenommen. Der Laserstrahl wurde mit einem PL Fluotar-Objektiv
(Leica DMLM Mikroskop) bei 50-facher VergroRerung auf die Probe fokussiert.
Die flussigen Kunststoffe wurden hierfur auf einem Glasobjekttrager in einen
vorher aufgeklebten Plastikring mit einer Hohe von 2mm und einem
Durchmesser von 8 mm aufgebracht und vermessen. Danach wurden die
Proben mit einem weiteren Glasobjekttrager an der Oberflache abgedeckt und
polymerisiert. Im Anschluss wurden die geharteten Proben auf eine diffus
streuende Metallplatte gelegt und von zwei Seiten erneut vermessen. Die
Anregung erfolgte mit 50 mW (4000-900 cm™) bzw. mit 25 mV (4000-
100 cm™). Zur Auswertung wurde die Software GRAMS/32 (Fa. Galactic

Industries Corporation) verwendet.

3.4.7 Mikrostrukturanalyse

Fir die entsprechenden Abbildungen wurde ein Rasterelektronenmikroskop
DSM 940 (Fa. Zeiss, Oberkochen) bei 5-10 kV Anodenspannung und variabler
VergroRerung verwendet. Die nichtleitenden zu mikroskopierenden Substrate
wurden fur die REM-Aufnahmen mit Gold bedampft.

3.4.8 Temperaturmessungen

Temperaturmessungen wurden mit einem elektronischen Thermometer
(Voltcraft K102 digital) auf +/- 0,1°C durchgefuhr t.
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4 ERGEBNISSE
4.1 Druck von Bruschit-Korpern

Die Herstellung von Implantatwerkstoffen durch den 3D-Druckprozess erfolgte
durch die von Gbureck et al. beschriebenen TCP-Pulver (a-TCP und B-TCP)
und 20 %iger Phosphorsaure [55]. Die Synthese der Pulver ist in Abschnitt
3.1.1 beschrieben. Durch eine Losungs-/Fallungsreaktion kommt es lokal an der
Stelle, an der durch den Druckkopf die Saure auf das Pulverbett aufgebracht
wurde, zur Aushartung. Es entstehen Bauteile aus einer koharenten
Bruschitmatrix. Die gewahlten Phosphorsaurekonzentrationen sowie die Wahl
des abgegebenen Saurevolumens beeinflussen die Umsetzungsrate der CaP
zu Bruschit und damit die Dichte, die Auflosung und die mechanischen
Eigenschaften der Druckkdrper. Fur Druckprogramm Wahl 7, einem Binder-
Volumenverhaltnis fur die Schale von 0,361 (277 %) und von 0,361 (831 %) fur
den Kern ergab sich unter Verwendung von 20%iger H3PO,4 eine Binderabgabe
fur ein digitales Volumen von 10mm*80mm*4 mm von 1187 mg +/-20 mg.
Daraus errechnet sich eine Abgabe von 0,23 g Phosphorsaure auf 1 g Pulver
bei einer Schiittdichte von 1,63 g/cm®. Mit diesen Grundeinstellungen wurden
Prufkorper gedruckt und nachfolgend deren Eigenschaften bestimmt. Die
MaRhaltigkeit ist durch die Abweichungen der erhaltenen Druckkorpergrof3en zu
den digitalen ObjektgréfRen flr die x-, y- und z-Achse bestimmt worden. Dazu
wurden drei unterschiedlich grofde Zylinder gedruckt und deren Aulienabmalie

bestimmt. Die Ergebnisse sind in Tabelle 4-1 wiedergegeben.

Tabelle 4-1 Mal3haltigkeit von primaren CaP-Druckkdrpern. Angegeben in absoluter und
prozentualer Langenzunahme des digitalen Ausgangswertes fir die x-, y- und die z-Ebene
(n=12)

Skalierung KérDeI?;tt?rlr?aBe Absolutwert der Langenzunahme in [mm] und in [%)] des digitalen
_des P Ausgangswertes nach dem Druck
digitalen [mm]
Korpers X y 4 X % y % z %
o 0,19 3,2 0,56 47 0,43 7,3
100 % 59 121 5,93 +/- 0,07 +/-1 +/- 0,06 +/- 0,4 +/- 0,02 +/-0,4
o 0,20 2,2 0,54 29 0,21 2,4
200 % 8,99 18,18 8,9 +/- 0,04 +/- 0,4 +/- 0,04 +/- 0,2 +/- 0,03 +/-0,3
0 0,19 1,6 0,50 2,0 0,32 2,2
300 % 1.9 | 2424 1.8 +/- 0,03 +/- 0,3 +/- 0,04 +/- 0,15 +/- 0,05 +/-0,4
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Es zeigte sich, dass es mit den gewahlten Einstellungen zu einer Zunahme der
AuRenmalde, gemessen am digitalen Ausgangswert, kam. Die absolute GroR3e
dieser Expansion blieb dabei, bei unterschiedlichen Ausgangslangen der
Korper fur die x-y-Ebene, konstant. Fur die z-Achse variierten die Werte. Die
Volumenanderung ist unabhangig vom Ausgangsvolumen der Druckkorper.
Erklart werden kann dies dadurch, dass es in den Randbereichen zu einer fur
konstante Bindervolumenverhaltnisse konstanten Diffusion des Binders ins
umliegende Pulverbett kommt, wodurch diese Bereiche ausharten und den
Korper vergrofdern. Tabelle 4-2 gibt die Dichte sowie die mechanischen
Eigenschaften der erstellten Bruschitkorper wieder.

Tabelle 4-2 Eigenschaften primarer CaP-Druckkdrper (n=12)

Rohdichte [g/cms] Porositéat [%] Feststoffdichte CS [MPa] FS [MPa] FM [GPa]
[g/em?]
1,39 +/- 0,04 47,9 +/-3 2,62 8,2 +4/-0,7 4,4 +/-0,5 5,5 +/-0,4

Abbildung 4.1-1-4.1.3 zeigen die REM-Aufnahmen der gedruckten CaP-Korper
in unterschiedlichen Vergroflerungen. Es kann zwischen einer Makro- sowie
einer Mikroporositat in den Korpern unterschieden werden. Bei 200-facher
VergroBerung zeigt sich die vernetzte CaP-Grundmatrix als verklumpte
Struktur, die von 5-50 ym gro3en Makroporen durchzogen ist. In den starker
vergroRerten Aufnahmen stellt sich der Aufbau als Verfilzung einzelner, sich
uberlappender variabel groRer Kristalle dar. GroRere Partikel stellen Reste des
nicht umgesetzten Druckpulvers da. Zwischen den Kristallen bilden sich kleinste
Hohlraume mit Durchmessern von weniger als 1 um. Sie werden als
Mikroporositat bezeichnet. Die von Gbureck et al. auf diese Weise erstellten
Korper weisen eine mittlere PorengrofRe von 26,6 um bei einer Porositat von
45,5 % und einer spezifischen Oberflache von 2,3 m%g™” auf [55, 59].
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Abbildung 4.1-1 REM-Aufnahme 10 KV 200x
Bruchflache CaP-Druckkdérper Bruchflache CaP-Druckkérper

Abbildung 4.1-3 REM-Aufnahme 10 KV 3000x
Bruchflache CaP-Druckkérper

4.2 Atzung von Bruschit-Druckkdrpern

Die primar nach dem Druckvorgang erlangten Prufkorper enthalten, wie in der
XRD-Analyse in Abbildung 4.4-2 qualitativ sichtbar, einen hohen Anteil der
Ausgangsmaterialien o/B-TCP. Auf der Steigerung der Umsetzungsrate basiert
daher die Mdglichkeit, die mechanischen Eigenschaften der erhaltenen Proben
durch eine sekundare Atzung zu steigern. Zu diesem Zweck wurden die Proben
nach mindestens eintagiger Trocknung erneut in 20%ige Phosphorsaure fur 1x,
2x und 3x 30 sec bei Raumtemperatur ausgelagert und nachfolgend flr vier
weitere Tage getrocknet. Durch Steigerung des Bruschit- sowie des Monetit-
Anteils erfolgte eine Dichtezunahme auf bis zu 1,69 g/cm?>. Gleichzeitig steigert
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sich dadurch die Druckfestigkeit auf Werte von bis zu 31 MPa, Biegefestigkeiten
von bis zu 8,2 MPa und einem E-Modul von 10 GPa. Durch die erhdhte
Umsetzung nimmt die Porositat der Proben bis auf 27,5 % ab. Die Abmale der
Kdrper andern sich bei ein-, zwei-, dreimaliger Atzung nur sehr geringfligig um
0,21 % +/-0,08, 0,25% +/-0,2 und um 0,33 % +/-0,21 der Langen der
Prufkoérper nach dem Druckvorgang. Abbildung 4.2-1-4.2.1 zeigen die REM-
Aufnahmen der geatzten Korper. Es stellen sich in den Aufnahmen deutlich
gréRRere Kristallstrukturen von 5-10 um gegenlber den ungeatzten Proben in
Abbildung 4.1-3 dar.

. e Feststoff-
Rohdichte  Porositat dichte CS[MPa] FS[MPa] FM[GPa]
[g/cm’] [%] [g/cm3]

CaP Korper 1x |45 003 | 358+-19 2,49 15,2409 | 6,2+-07 | 7,4+-02
geatzt (30 sec)
CaP Korper2x | 4 a5 004 | 325+-08 2,44 23,1+-14 | 7,6+-0,6 | 8,9+-0,74
geatzt (60 sec)
CaP Korper 3x | 4 59,/ 004 | 2754413 233 314-25 | 83+-07 | 10+-06
geatzt (90 sec)

Abbildung 4.2-1 REM-Aufnahme 10 KV 1000x Abbildung 4.2-2 REM-Aufnahme 10 KV 3000x
Bruchflache 3x geéatzte CaP-Druckkoérper Bruchflache 3x geéatzte CaP-Druckkoérper
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4.3 Infiltration von Bruschit-Druckkorpern mit MMA/PMMA-Gemischen

Der Polymerisationsklebstoff Acrifix 190, der eine Mischung aus monomerem
MMA und polymerem PMMA darstellt, wurde in die primar nach dem Druck
erhaltenen CaP-Korper infiltriert. Der Kunststoff wurde mit seinem Aktivator und
dem organischen Farbstoff ,Saure-Rot* vermischt und die Proben darin fur 15
Minuten ausgelagert. Die Tropfzeit des Materials liegt bei 30 Minuten, die
Viskositat bei 21°C bei
entnommen, zerbrochen und die Bruchflache auf ihre Durchfarbung hin

1,6-2 mPa*s. AnschlieRend wurden die Proben

untersucht. Es zeigte sich, dass ausschliellich die Randbereiche der Korper,
nicht jedoch der Kern mit dem Kunststoff geflllt waren. Die hohe Viskositat des
reinen Ausgangsmaterials machte eine homogene Durchsetzung unmoglich.
Versuche, die Viskositat durch Erhdohung der Verarbeitungstemperatur zu
verringern, gelangen zwar, allerdings flhrte dies zu einer deutlichen Verkirzung
der Verarbeitungszeit. Ebenso hartete der Kunststoff unter Verwendung der
vereinfachten Vakuummethode bereits nach nur 3 Minuten Evakuierung in den
Glasern aus, ohne dass die Proben vollkommen durchtrankt wurden. Die
Verwendung des Verdunners 30, einem reinem MMA, senkte die Viskositat des
Klebstoffs und ermdglichte seine Verarbeitung. Fur alle drei aus Tabelle 4-4
ersichtlichen  Mischungsverhaltnisse gelang zunachst die homogene
Durchtrankung der Probenkorper mit dem Kunststoff. Der Verdinner dient in
den Mischungen sowohl als Produkt fur die radikalische Polymerisation wie
auch als Lésungsmittel. Dadurch bedingt kam es zu einer deutlichen Volumen-

reduktion, durch Verflichtigung des MMA bis zur Aushartung.

Tabelle 4-4 Zusammensetzung und Mischungsverhaltnisse der Acrifix/Verdunner 30-
Mischungen. Die mechanischen Eigenschaften wurden nach Hartung des Materials bestimmt
(n=6).

Acrifix Verdiinner30 Dichte FS FM
[Gew. %] [Gew. %] [g/ml] [MPa] [GPa]
Acrifix 100 0 1,02 56,8 +/- 6,8 1,66 +/-0,2
Acrifix/Verdinner 1/1 50 50 0,94 X X
Acrifix/ Verdinner 1/3 25 75 0,96 X X
Acrifix/Verdinner 1/4 20 80 0,99 X X
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Die Herstellung von Teststabchen zur Materialprifung des reinen Kunststoffes
war nur fur reine Acrifix-Proben und nicht fur die verdunnten Mischungen
mdglich. Die Biegefestigkeit liegt fur das Ausgangsmaterial bei 56,8 MPa +/-6,8
und einem E-Modul von 1,66 GPa +/-0,2. Durch einfache Auslagerung der
gedruckten und nicht geatzten TCP-Proben in den Acrifix/Verdunner-Losungen
im Verhaltnis von 1/1 fand nach 10 min eine Kunststoffaufnahme von
24,7 Gew%, gemessen an der Ausgangsmasse der Probe, statt. Die Korper
enthalten somit 37 Vol% unpolymerisierten Kunststoff. Eine Verlangerung der
Auslagerungszeit, um einen hoheren Fullstoffanteil zu erlangen, ist nicht
moglich, da die Polymerisation chemisch initiiert wird und bis zum Ende der
Tropfzeit nach 30 Minuten die Proben entnommen und oberflachlich gereinigt
sein mussen. Durch die vereinfachte Vakuummethode war es mdglich, in
gleicher Zeit eine Massenzunahme von 33,8 Gew% und einen
Kunststoffvolumenanteil von 45,8 Vol% zu erreichen. Dieser Wert entspricht
annahernd der gemessenen freien Porositat der Ausgangskoérper. Die
Evakuierung von vorhandener Luft aus den porésen Koérpern lasst sich
qualitativ wahrend des Vorgangs an einer deutlichen Blasenentwicklung an der
CaP-Oberflache beobachten. Diese ist anfanglich sehr stark und bringt die
Kunststoffe zum Aufschaumen. Eine andere Methode zur Infiltration wurde aus
dem Versuchsaufbau von Bryne et. al. [202] abgeleitet und modifiziert. Diese
hier als Vakuummethode beschriebene Technik wurde getestet, um vor allem
Kunststoffe mit chemisch initilerter Polymerisation und geringer Verarbeitungs-
zeit in die CaP-Matrix zu bringen. Der Prufkorper wurde hierbei bereits im
Voraus evakuiert. Nachfolgend wurde der Kunststoff durch die Probe hindurch
in die Apparatur gesaugt. Es zeigte sich, dass sich bei diesem Vorgang an den
porosen Proben starke Turbulenzen in der Flussigkeit bildeten und der
Flllstoffanteil des Infiltrats nach Entnahme stark variierte. Im Mittel waren die
Proben mit nur 35,4 Vol% +/-9,3 Kunststoffanteil von allen Methoden am
wenigstens und inkonstantesten gefullt. Aus diesem Grund, und da die
Verarbeitungszeit von Acrifix fur die vereinfachte Vakuummethode ausreichend

ist, um einen maximalen Fullanteil zu erlangen, wurde folgend auf die
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Auswertung der mechanischen Eigenschaften der vakuuminfiltrierten Proben

verzichtet.
Tabelle 4-5 zeigt die Rohdichte sowie den Kunststoffvolumenanteil von CaP-Kérpern, die mit
unterschiedlichen Acrifixmischungen und unterschiedlichen Methoden infiltriert wurden.
(n=12)
Rohdichte vor Kunststoffanteil Kunststoffanteil
Methode Infiltration Vol %] bei Testung
[g/cm?] ° [Vol %]
CaP-Korper/ Auslagerung 1,31 +/-0,14 36,6 +/-2,1 5,9 +/-0,2
Acrifix/Verdinner 1/1 ’ ’ ’ ’ ’ ’
CaP-Korper/ Vereinfachte
Acrifix/Verdiinner 1/1 | Vakuummethode 1,3 +-0,18 458 +/-16 7,7 +-0.1
CaP-Kdorper/
Acrifix/Verdiinner 1/1 Vakuummethode 1,34 +/-0,11 35,4 +/-9,3 X
CaP-Kdorper/ Vereinfachte
Acrifix/Verdiinner 1/3 | Vakuummethode 1,32 +-0,11 44,1 +-2.2 9,5 +-0.2
CaP-Korper/ Vereinfachte
Acrifix/Verdiinner 1/4 | Vakuummethode 1,34 410,14 448427 11,9 40,7

Beim Ausharten der Proben zeigte sich, dass sich bis zum Zeitpunkt der
Testung der mechanischen Eigenschaften der Kunststoffanteil auf nur noch
6 Vol% fur die 1/1 verdunnten Mischungen und auf 11,9 Vol% fur die 1/4-
Mischungen gesenkt hatte. Zu erklaren ist dies wie weiter oben beschrieben
durch die Tatsache, dass der monomere Verdlunner nur in geringem Umfang
als Produkt der

Losungsmittel und verfliegt. Die Porositat in den Proben nimmt zu. Es zeigt sich

radikalischen Reaktion dient. Primar fungiert er als
zwar, dass durch Erhdhung des Acrifix-Anteils in den Mischungen ein leicht
erhdhter Kunststoffanteil in den Korpern verbleibt, allerdings fihrt dieser zu
keiner signifikanten Verbesserung der mechanischen Eigenschaften. Biege-
festigkeiten liegen wie aus Tabelle 4-6 ersichtlich bei 7,2-11,6 MPa bei einem
E-Modul von 5-7GPa flr die nach der Hartung immer noch hoch pordsen
Korper. Die REM-Aufnahmen, Abbildung 4.3-1 sowie Abbildung 4.3-2 zeigen
die Struktur der Bruchflachen der infiltrierten Priafkérper. Bei 200-facher
VergroRerung bleiben die Mikroporositaten des Ausgangsmaterials vorhanden
und werden nach Hartung nicht vom Infiltrat eingenommen. Die Mikrostruktur
zeigt bei 1000-facher Vergrollerung gegenuber den reinen CaP-Proben ein
vollkommen anderes Erscheinungsbild. Eine PMMA-Matrix ist, wie ein Uberzug

uber dem CaP-Geflecht zu erkennen. Die Mikrostruktur zwischen den Kristallen
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ist geflllt, und durch die glatte Oberflache sind stellenweise darunter liegende

Kristallstrukturen erkennbar.

Methode [nncga] [|v'|:§a] [gya]
Xgrlzi:‘gflé\j/fl%ri/]nner 11 Auslagerung 11,8 +/-0,9 7,2 +/-2,6 5+/-1,6
ggrlzi:‘;)}fli\j/?l%rémner 17 Va\ﬁzerir?r]:?(:twgde 15,2+/- 24 10+-0,5 714106
ng‘gzg'ggil]nner 1/3 Va\I/(?JLerir?r]:?:tnge 13,2 +-1.6 9.5+1-25 6,1+-23
ggrlzi:‘gflé\j/fl%ri/]nner 1/4 Vaiizerrr]:?:twc?de 15,8 +-1.1 11,6 +/-3.2 7.1 +-29

i i

a

Abbildung 4.3-2 REM-Aufnahme 10 KV 1000x
Bruchflache CaP-Kérper mit Acrifix Y infiltriert

Abbildung 4.3-1 REM-Aufnahme 10 KV 200x
Bruchflache CaP-Korper mit Acrifix Y4 infiltriert

Seite 59



4. Ergebnisse

4.4 Infiltration von Bruschit-Druckkorpern mit BisGMA/TEGMA-Gemischen

4.4 .1 Infiltration, Polymerisation und Eigenschaften

Zur Infiltration eines rein monomeren Methacrylatkunststoffes mit variabler
Viskositat und geringerer Polymerisationsschrumpfung als die der Methyl-
methacrylate wurden die beiden bifunktionalen Monomere BisGMA sowie
TEGMA in unterschiedlichen Verhaltnissen, wie aus Tabelle 4-7 ersichtlich,
vermischt. In Vorversuchen zur thermischen Initierung der Polymerisation
zeigte sich, dass wahrend des Aufheizvorgangs im Ofen die Viskositat der
Kunststoffe stark abnahm und dieser vor der Polymerisation teilweise aus den
infiltrierten Bruschit-Korpern floss. Um dies zu verhindern, wurde dem Material

0,2 Gew% Campherchinon (CQ) zugesetzt, das eine photochemische

Aktivierung ermoglicht.

Tabelle 4-7 Eigenschaften der Basismonomere BisGMA sowie TEGMA [203-204]

BisGMA TEGMA Campherchinon DBPO
Dichte [g/cm?] 1,16 1,09 - 1,33
Molekulargewicht [g/mol] 512,6 286,3 166,2 242,23
Viskositat [Pa*s] 1200 0,011 - -
Konzentration der C=C [mol/kg] 3,9 6,99
Schrumpfung [Vol%] 53 12
Tabelle 4-8 Zusammensetzung und Mischungsverhaltnisse der BisGMA/TEGMA
Kunststoffinfiltrate
Material Abkiirzun Mischungsverhaltnisse der Initiatoren in Gew % (in
9 Monomere in Gew.% (in mol%) mol%) der Monomermenge
BisGMA TEGMA Campherchinon DBPO
BisGMA-TEGMA
(50/50) B-Tsoi50 50 (35,8) 50 (64,2) 0,02 1(1,4)
BisGMA-TEGMA
(70/30) B-Tros0 70 (56.7) 30 (43,3) 0,02 1(0,5)

Die beiden Gemische wurden, wie in Abschnitt 3.3.5 beschrieben, durch
Auslagerung und die vereinfachte Vakuum-Methode in 3x geatzte CaP-Zylinder
eingebracht. Der dual hartbare Kunststoff wurde nach der Infiltration an der
Oberflache im Lichtpolymerisationsschrank gehartet. Abschliel3end erfolgte wie

durch Suwanprateeb et al. beschrieben die Auspolymerisation flr 3 Stunden bei

100°C und fir weitere 30 Minuten bei 120°C im Uml uftofen [52].
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Tabelle 4-9 und Tabelle 4-10 zeigen die Dichte der Kérper vor Infiltration, nach
Infiltration sowie nach Aushartung und den Volumenanteil des Kunststoffes bei

der Polymerisation. Gruppe 1 wurde einmal, Gruppe 2 zweimal und Gruppe 3-5

dreimal dem beschriebenen Zyklus der Infiltration und Aushartung unterzogen.

Gruppe 1 Gruppe 2 Gruppe 3 Gruppe 4 Gruppe 5
Dichte 1,67 +-0,04 1,64 +-0,04 1,65+-0,04 | 1,65+-0,03 | 1,65 +-0,05
vorher
Infiltration1
Dichte Infil. 1,91 +/-0,04 1,89 +/-0,03 1,91 +/-0,03 1,94 +/-0,03 1,96 +/-0,03
Dichte Poly. 1,78 +/-0,04 1,75 +/-0,02 1,77 +/-0,03 1,81 +/-0,03 1,81 +/-0,03
Vol% Ku 21,2 +/-2,3 22,6 +/-1,2 23,0 +/-1,1 26,4 +/-1,4 27,9 +/-1,2
Infiltration2
Dichte Infil. 1,78 +/-0,03 1,78 +/-0,03 1,83 +/-0,03 1,83 +/-0,03
Dichte Poly. 1,78 +/-0,03 1,78 +/-0,03 1,82 +/-0,04 1,82 +/-0,03
Vol% Ku 25,5 +/-2,3 24,6 +/-1,6 28,13 +/-1,44 29,46 +/-2,1
Infiltration3
Dichte Infil. 1,78 +/-0,03 1,82 +/-0,03 1,82 +/-0,03
Dichte Poly. 1,78 +/-0,03 1,82 +/-0,03 1,82 +/-0,03
Vol% Ku 24,77 +/-1,5 28,75 +/-2,2 29,6 +/-1,9
Gruppe 1 Gruppe 2 Gruppe 3 Gruppe 4 Gruppe 5
Dichte 1,66+/-0,04 166 +-004 | 167+-005 | 166+-002 | 1,68 +-0,03
vorher
Infiltration1
Dichte Infil. 1,90 +/-0,02 1,91 +/-0,04 1,91 +/-0,03 1,97 +/-0,02 1,99 +/-0,03
Dichte Poly. 1,78 +/-0,03 1,75 +/-0,05 1,75 +/-0,03 1,83 +/-0,02 1,85 +/-0,03
Vol% Ku 22,0 +/-2,7 22,1 +/-21 21,6 +/-2,9 27,3 +/-1,4 27,8 +/-3,0
Infiltration2
Dichte Infil. 1,79 +/-0,04 1,77 +/-0,03 1,85 +/-0,02 1,87 +/-0,03
Dichte Poly. 1,79 +/-0,04 1,77 +/-0,03 1,84 +/-0,02 1,86 +/-0,03
Vol% Ku 25,5 +/-2,3 23,45+/-3,2 28,6 +/-1,5 28,9 +/-3,1
Infiltration3
Dichte Infil. 1,77 +/-0,03 1,84 +/-0,02 1,87 +/-0,03
Dichte Poly. 1,75 +/-0,09 1,84 +/-0,02 1,86 +/-0,03
Vol% Ku 23,9 +/-3,2 28,8 +/-1,5 29,2 +/-3,12
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Es zeigten sich bei einer Verarbeitungstemperatur von 37°C trotz
verschiedener Viskositaten keine Unterschiede zwischen der 1/1 (B-Ts050) und
der 7/3 (B-T7o/30) BisGMA/TEGMA-Mischung. Fur die Gruppen 1-3 wurden flr
beide Materialien Kunststoffanteile in den sechs Gruppen von 21-23 Vol% nach
erster Infiltration gemessen. Verglichen mit der freien Porositat der
Ausgangskorper von 27,5 % deutet dies auf einen noch ungeflllten Anteil hin.
Die Proben wurden gehartet und Prifgruppe 2 ein zweites Mal sowie die
Prafgruppen 3-5 ein drittes Mal infiltriert. Es zeigte sich eine nicht signifikante
Steigerung des Kunststoffvolumens von durchschnittlich 1,9 Vol% sowohl far
die 1/1 wie auch fur die 7/3 Gruppen fur die zweite und von 0,31 Vol% fur die
dritte Infiltration. Ein Teil der freien Porositat verblieb somit in den Gruppen 1-3.
Die Gruppen 4 und 5 hingegen wiesen bereits nach dem ersten Zyklus einen
Anteil von 26,4-27,9 Vol% auf und konnen somit als vollstandig gefullt
angesehen werden. Diese Proben unterscheiden sich dadurch, dass sie
wahrend der Infiltration leicht geschwenkt wurden und so auch letzte Luftblasen
aus den Korpern evakuiert werden konnten. Eine zusatzliche Kunststoff-
aufnahme erfahren jedoch auch diese Korper im zweiten und dritten Zyklus, so
dass sich Kunststoffanteile ergeben, die den Wert der freien Porositat
ubersteigen. Erklart werden kann dies dadurch, dass eine weitere
Kunststoffanlagerung ausschlie3lich auf der Oberflache der Kérper stattfindet,
was ebenso fir die Gruppen 1-3 gilt. Eine signifikante Anderung der
Aulenmale ergibt sich weder durch die Infiltration noch durch die thermische

Hartung der Prufkorper.

Nach der ersten thermischen Hartung der Proben zeigte sich eine deutliche
Reduktion der Dichte von im Mittel 0,14 g/cm3. Diese ist durch die sich nicht
verandernden AuRenabmale ausschlief3lich auf einen Masseverlust der Proben
zurtckzufihren. Zustande kommt dieser durch eine wahrend der Erwarmung
stattfindende Phasenumwandlung des Dihydrats Bruschit zu seinem Anhydrid

Monetit.

CaHPOs*2 H,O = CaHPO4 + 2 H,O
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Die qualitative Umwandlung ist in Abhangigkeit der durchlaufenen Hartungs-
zyklen in der XRD-Analyse in Abbildung 4.4-1 zu sehen. Die Bruschit-
spezifischen Peeks bei 21° sowie bei 28,8° sind nac h einmaliger Hartung
bereits vollkommen verschwunden. Die Monetit-spezifischen Peeks bei 26,5°
30,5° und 32,5° sowie bei 33° sind deutlicher erken nbar. Es kann davon
ausgegangen werden, dass der Hauptanteil des Dihydrates bereits nach dem
ersten Zyklus zu Monetit dehydratisiert wurde. Zu sehen ist dies sowohl an der
sich qualitativ kaum noch andernden XRD-Analyse des zweiten und dritten
Zyklus als auch in der sich nicht mehr andernden Dichte dieser Proben. Der
Gewichtsverlust der CaP-Matrix macht somit die Analyse des Kunststoffanteils

uber die Massendifferenz nach der Hartung unmaglich.

Um die Auswirkung der thermischen Behandlung auf die anorganische CaP-
Matrix zu analysieren, wurden, wie in Tabelle 4-11 ersichtlich, die Dichten von
reinen Bruschitkdrpern ohne das Kunststoffinfiltrat mit und ohne nachtragliche
Atzung mit Phosphorsdure sowie mit und ohne nachfolgender, thermischer
Behandlung verglichen. Zusatzlich wurde von diesen Proben eine XRD-Analyse
angefertigt, die in Abbildung 4.4-2 dargestellt ist. Es zeigt sich, dass der primar
nach dem Druck erhaltene Anteil an Bruschit durch die Warmebehandlung zu
Monetit umgewandelt wurde. Es kommt dadurch zu einer nicht signifikanten
Abnahme der Dichte von 0,03 g/cm3. Die Abnahme fur die geatzten Korper liegt
mit 0,11g/cm3 deutlich hoher. Dies ergibt sich aus der hoheren Umsatzrate des
TCP-Pulvers zu Bruschit, ein groRerer Anteil kann durch die thermische

Behandlung zu Monetit umgewandelt werden.

Tabelle 4-11 Dichten von CaP-Korpern: nach dem Druck (D); nach dem Druck und einer
Warmebehandlung bei 100°C fir 1 h und weiteren 30 min bei 120°C im Umluftofen (W);
nach dem Druck und einer 3x-igen Atzung mit Phosphorséure (S); nach dem Druck,
3x-iger Atzung und der Warmebehandlung (SW)

Dichte

Abkirzung Anzahl
[g/cm3]
CaP nach Druck CaP/D 1,39 +/- 0,04 168
CaP nach Druck/Warme CaP/W 1,36 +/- 0,03 12
CaP nach Druck/Atzung CaP/S 1,66 +/- 0,04 144
CaP nach Druck/Atzung/Warme CaP/SW 1,55 +/- 0,03 12
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a:a-TCP
b: B-TCP
X: Bruschit
y: Monetit

Gedruckt +3x geatzt + infiltriert 3x

Gedruckt +3x geatzt + Infiltriert 2x

Gedruckt +3x geatzt + infiltriert 1x

20 25 30 35 40
2 Theta [°]

Abbildung 4.4-1 XRD-Analyse der geatzten sowie geatzten und infiltrierten
CaP-Korper, nach 1x, 2x, 3x Infiltration und Hartung durch thermische Nachbehandlung

a:a-TCP
b: B-TCP
X: Bruschit

y: Monetit
Gedruckt+geatzt+Warme (CaP/SW)
Gedruckt+geatzt (CaP/S)
Gedruckt+Warme (CaP/W)

Gedruckt (CaP/D)

20 25 30 35 40
2 Theta [°]

Abbildung 4.4-2 XRD-Analyse der CaP-Proben ohne Kunststoffinfiltrat
(vergl. Tabelle 4-11)
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Fur die Gruppen 1-4 der mit Kunststoff infiltrierten Proben aus Tabelle 4-9 und
Tabelle 4-10 wurde abschliel3end die Druckfestigkeit bestimmt. Gleiches wurde
fur die nicht infiltrierten CaP-Proben aus Tabelle 4-11 durchgefuhrt. Die
Ergebnisse sind fur trockene Proben und zusatzlich fur in Wasser ausgelagerte
Proben in Abbildung 4.4-3 dargestellt.
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Abbildung 4.4-3 zeigt die Druckfestigkeiten [MPa] von Proben in trockenem Zustand (oben)
und nach 24 h Auslagerung in destilliertem Wasser bei 36°C (unten) von:

CaP/D: - Calciumphosphat-Proben (CaP)- nach dem Druck (D);

CaP/W: - nach Warmebehandlung bei 100°C fur 1 h und 30 min bei 120°C (W);
CaP/S: - nach 3x-iger Atzung mit Phosphorséure (S);

CaP/SW: - nach 3x-iger Atzung und Warmebehandlung (W);

CaP B-T50/50 1-4: - 3x-ig geatzt und infiltriert mit Kunststoff B-T5q50 Gruppen 1-4;

CaP B-T70/30 1-4: - 3x-ig geatzt und infiltriert mit Kunststoff B-Tq,390 Gruppen 1-4

die Gruppen 1 wurden 1x, die Gruppe 2 2x und die Gruppe 3 und 4 3x dem Infiltrations-
Polymerisationszyklus unterzogen. (n=12)
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Die Druckfestigkeit der primar nach dem Druck erhaltenen Prufkorper nahm
durch die anschlieliende thermische Behandlung nur geringfugig von 8,2 MPa
auf 6,3 MPa ab. Die nach dem Druck saurebehandelte Prufgruppe nahm von
30,9 MPa auf 18 MPa ab und halbierte sich somit annahernd. Die Infiltration der
Korper steigerte die Festigkeit um das 2-3 fache gemessen an den geatzten
und nicht warmebehandelten Ausgangsproben. Die hochsten Werte erreichten
die bereits nach erster Infiltration vollstandig geflllten Prufkérper der Gruppe 4
mit Werten von 82,5 MPa. Die zusatzlichen Infiltrationszyklen der Prifgruppen
1-3 zeigten eine nicht signifikante Zunahme der Druckfestigkeit. Unterschiede
zwischen denen mit 1/1 (B-Tsqs0) sowie 7/3 (B-Tzo30) Kunststoffmischungen
behandelten Proben ergaben sich auch fur die gemessene mechanische
Eigenschaft nicht. Da jedoch die niedrig viskosere Mischung eine theoretisch
hohere Polymerisationsschrumpfung aufweist, wurde flur alle nachfolgenden
Versuche ausschlieBlich die 7/3 BisGMA/TEGMA-Mischung (B-T7o/30)
verwendet. Flr die in Wasser ausgelagerten Proben zeigte sich eine Abnahme
fur die geatzten Ausgangskoérper auf 25 MPa, fur die primaren Druckproben auf
5,8 MPa. Die infiltrieten Korper der Gruppe 4 nahmen auf 72,4 MPa ab,
wahrend die anfanglich geringer geflllten Korper der Gruppen 1-3, in
Abhangigkeit von der Anzahl ihrer Infiltrationszyklen, einen geringeren Abfall
ihrer Druckfestigkeit gegentber dem Ausgangswert aufwiesen. Zu erklaren ist
dies dadurch, dass es zu einer geringeren Wassereinlagerung in den
Probekorpern mit mehrfacher Infiltration kam. So wurden in die einfach
behandelten Korper 12,05 Vol% +/-1,08, in die zweimaligen 9,03 Vol% +/-0,77
und in die dreimaligen 5,61 Vol% +/-2,1 Wasser aufgenommen. Da
Prufgruppe 3 jedoch einen Fullstoffanteil von nur 23,9 Vol% an Kunststoff
gegenuber 25,5Vol% der Prufgruppe 2 aufwies, ware eine hohere
Wassereinlagerung fur  Gruppe 3 zu erwarten gewesen. Die
Kunststoffanlagerung findet wie bereits weiter oben beschrieben ausschlielilich
auf der Oberflache statt.

Durch die thermische Behandlung der Proben nimmt die Rohdichte der CaP-

Matrix ab. Die monoklinen Bruschitkristalle weisen eine Feststoffdichte von
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2,328 g/cm3 auf, wohingegen die triklinen Monetitkristalle eine Feststoffdichte
von 2,929 g/cm® besitzen. Dies fiihrt bei sich nicht andernden AuRenabmaRen
der Prufkérper zu einer gesteigerten Porositat. Die nach Infiltration fast
vollstandig geflllten CaP-Koérper erfahren durch die Polymerisations-
schrumpfung des Kunststoffes wie auch durch die vollzogene Phasen-
umwandlung eine erneute Porositatszunahme. Werden die Prufkorper vor
Infiltration erwarmt, kommt es zu einer Phasenumwandlung und ihre Porositat
nimmt zu. Der Kunststoffvolumenanteil, der durch Infiltration eingebracht
werden kann, kann somit erhoht werden. Tabelle 4-12 zeigt die
Ausgangsdichten vor einer solchen Warmebehandlung, die Dichte nach
Warme-behandlung sowie die Dichten nach Infiltration und den Kunststoff-
volumenanteil von nicht geatzten sowie fur ein-, zwei- und dreimal geatzte

Korper.

Die hochste Dichteabnahme erfahren die dreimal geatzten Proben, da sie den
hdochsten Anteil an Bruschit enthalten, der dehydratisiert wird. Der
Kunststoffvolumenanteil lasst sich dadurch von 27,5Vol% von nicht
warmebehandelten Korpern auf 34 Vol% steigern. Den hochsten
Kunststoffanteil enthalten die ungeatzten Priufkorper mit 43,8 Vol%. Der
Zuwachs ihrer Porositat durch die thermische Nachbehandlung ist zwar mit nur
3 Vol% geringer, jedoch ist ihre Ausgangsporositat wesentlich hoher. Die
Anteile des geharteten Kunststoffes wurden uber die Masse der Korper nach
der Polymerisation und die Dichte des polymerisierten 7/3 Kunststoffes
(B-T70/30) von 1,22 g/lcm3 +/-0,02 bestimmt. Es zeigen sich fur alle Gruppen
nicht signifikante Unterschiede im Volumenanteil von 29,9-33,6 Vol%. Es
ergeben sich rechnerische Polymerisations-schrumpfungen von 4-10 Vol%. Die
Methode geht davon aus, dass sich die CaP-Matrix nicht verandert. Da jedoch
die XRD-Daten rein qualitativ analysiert wurden, ist eine Veranderung durch die
zweite Warmebehandlung nicht zweifelsfrei auszuschlielen. Damit ist der
Kunststoffanteil nach Hartung nur naherungsweise bestimmbar, da auch dieser
sich wahrend der Polymerisation, wie durch Bagis et. al. [205] beschrieben,

verflichtigt.
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Tabelle 4-12 Dichten [g/cm3] und Kunststoffvolumenanteil [Vol%] von:
Calciumphosphat-Druckkorpern (CaP) mit folgenden Nachbehandlungen (die Reihenfolge
entspricht der chronologischen Abfolge der Nachbehandlungsschritte) (n=12):

oS : ohne (0) nachtréagliche Phosphorsaure-(S) Atzung

S :mit nachtraglicher Atzung fiir 1x, 2x oder 3x 30 sec

W  : mit nachtraglicher Warmebehandlung bei 100°C fir 1 h und 30 min bei 120C
KU : abschlieRende Versetzung mit dem Bis-GMA-Kunststoff (B-T 7¢/30)

Dichte Dichte Dichte Dichte Vol % KU | Vol % KU
Prifgruppe vor nach nach nach vor nach

Warme Warme Infiltration Polymeris. | Polymeris. | Polymeris.
CaP oS W KU 1,37 +/-0,03 | 1,33+/-0,03 1,8 +/-0,04 1,78+/-0,05 | 43,8 +/-3,0 | 33,6 +/-3,0
CaP 1S W KU 1,6 +/-0,03 1,55+/-0,02 | 2,01 +/-0,02 | 1,98+/-0,02 | 40,6 +/-2,3 | 32,1 +/-3,7
CaP 2S W KU 1,65 +/-0,04 | 1,52+/-0,03 | 1,95 +/-0,03 | 1,91+/-0,07 | 36,1 +/-1,7 | 31,8+/-0,85
CaP 3S W KU 1,69 +/-0,04 | 1,56+/-0,01 | 1,98 +/-0,01 | 1,95+/-0,08 | 34,1 +/-1,6 | 29,9 +/-2,7
CaP 0S KU 1,36 +/-0,02 X 1,82 +:0,02 | 177+-002 | 458418 X
CaP 3S KU 1,65 +/-0,03 X 1,91 +-0,02 | 1:83+-002 | 27 5./14 X

Abbildung 4.4-4 zeigt die Druckfestigkeit, die Biegefestigkeit sowie den
E-Modul der vorher beschriebenen funf Prifgruppen. Auf die nicht geatzten und
kunststoffinfiltrierten Proben schien die vorherige Warmebehandlung kaum
einen Einfluss zur Verbesserung der mechanischen Eigenschaften zu haben.
Die nicht thermisch behandelte Gruppe CP 0S KU wie die behandelte Gruppe
CP OSW wiesen Druckfestigkeiten von 61,2 MPa und 65,7 MPa auf,
Biegefestigkeiten von 32 MPa und 30,3 bei einem E-Modul von 12 GPa fir
beide Gruppen. Demgegenuber zeigte sich fur die dreimal sauregeatzten und
mit Kunststoff infiltrierten Proben eine deutliche Verbesserung durch vorheriges
Erwarmen. Die vorher nicht erwarmten Proben der Gruppe CP 3S KU wiesen
Druckfestigkeiten von 82,6 MPa, Biegefestigkeiten von 22,6 MPa bei einem
E-Modul von 14 GPa auf. Die thermisch behandelte Gruppe CP 3S W KU
hingegen zeigte eine Druckfestigkeit von 99 MPa und eine Biegefestigkeit von
35,5 bei einem E-Modul von 18 GPa. Kein signifikanter Unterschied ergab sich
zwischen den ein-, zwei- und dreimal geatzten und erwarmten Proben fir die
Biege- und Druckfestigkeit. Der E-Modul hingegen nahm, wie schon fur die
reinen CaP-Druckkdrper, auch fur die mit Kunststoff versehenen Proben mit

zunehmender Atzzeit zu und liegt zwischen 15 und 18 GPa.
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Abbildung 4.4-4 zeigt die Druckfestigkeiten in [MPa]; Biegefestigkeit [MPa]; E-Modul [GPa] von
Calciumphosphat-Druckkdérpern (CaP) mit folgenden Nachbehandlungen (die Reihenfolge
entspricht der chronologischen Abfolge der Nachbehandlungen) (n=12):

oS :
S
W :
KU :

ohne nachtragliche Phosphorsaure-Atzung

: mit nachtréglicher Atzung fur 1x, 2x oder 3x 30 sec
: mit nachtraglicher Warmebehandlung bei 100°C fir 1 h und 30 min bei 120°C

abschlieBende Versetzung mit dem Bis-GMA-Kunststoff (B-T 7¢/30)
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Abbildung 4.4-5 REM-Aufnahme 10 KV 200x Abbildung 4.4-6 REM-Aufnahme 10 KV 1000x
Bruchfladche CaP-Kérper mit BisGMA/TEGMA Bruchflache CaP-Kdrper mit BisGMA/TEGMA

Die Abbildung 4.4-5-4.4-7 zeigen die
REM-Aufnahmen der mit BisGMA/-
TEGMA-Kunststoffen infiltrierten  Pro-
ben. Bei 200-facher VergroRerung ist zu
sehen, dass die makroporésen Raume
im  Werkstoff durch den geharteten
Kunst-stoff fast vollstandig geflllt sind

und sich ein leicht schuppenartiges

Bruchmuster einstellt. Bei starkerer
VergroRerung stellen sich diese Stellen  appiiqung 4.4-7 REM-Aufnahme 10 KV 2000x
als glatt und scharfkantig gebrochen Bruchfidche CaP-Korper mit BisGMATEGMA
dar, ahnlich dem makroskopischen Bruchbild einer Glasscheibe. In Arealen mit
hohem Kunststoffanteil zeigen sich vereinzelt kleine Poren, die aus Luftblasen
im flissigen Kunststoff nach der Hartung eingebettet wurden oder linsenférmige
Risse, die infolge innerer Spannungen wahrend des Polymerisationsvorganges
durch die Kontraktion des Materials entstanden sind. In Bereichen, die mehr
anorganische CaP-Matrix enthalten, ist das Bruchmuster rauer und vereinzelt
sind eingebettete oder ausgebrochene Kristalle erkennbar. Die Mikroporositat in
diesen Bereichen stellt sich unterschiedlich dar. Teils sind die Hohlrdume
zwischen den Kristallen mit Kunststoff aufgeflllt, teilweise sind sie ungefullt.
Deutlich ist auf dieser Aufnahme auch der Ubergangsbereich zwischen dem

anorganischen Druckkorper und der organischen Infiltratmatrix erkennbar. Es
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stellt sich ein deutlicher Randspalt von ca. 1 ym Breite zu den in diesem
Bereich sehr feinen Kristallstrukturen und dem glatten Bruchmuster des

Kunststoffes dar.

4.4.2 Polymerisationsinitierung von BisGMA/TEGMA-Gemischen

Die bislang verwendete Methode =zur Initierung der Polymerisation des
verwendeten BisGMA/TEGMA-Gemisches stellt eine Kombination aus einer
photochemischen und einer thermischen Aktivierung dar. Getestet wurde, wie
sich der Konversionsgrad des reinen Kunststoffes durch unterschiedliche
Polymerisationsmethoden beeinflussen lasst. Neben der in Kapitel 4.4.1
beschriebenen BisGMA/TEGMA-Mischung von 7/3 mit 0,2 Gew% Campher-
chinon und 1Gew% DBPO kam eine rein photochemisch zu aktivierende
Mischung von BisGMA/TEGMA von 7/3 mit je 0,8 Gew% Camperchinon und
0,8 Gew% DMPT zur Anwendung. Verglichen wurde fur diese Mischungen die
Aktivierung durch eine Polymerisationslampe, das Lichthartegerat und die
ausschlieliche thermische Aktivierung, in Abhangigkeit von der Aktivierungs-
zeit. Um quantitative Aussagen hinsichtlich der Konversionsrate der geharteten
Materialien machen zu kénnen, ist es notwendig, die Konzentration der freien
Kohlenstoff-Doppelbindungen in den Edukten und den Produkten zu
bestimmen. Dies kann durch FT-RAMAN spektroskopisch erfolgen. Die
Intensitat der C=C-Valenzschwingung kann im RAMAN-Effekt naherungsweise
als proportional zur Konzentration der entsprechenden Bindung betrachtet
werden. Da eine Kalibrierung der Methode nicht anhand definierter polymerer
Verbindungen erfolgen kann, wurde die Bande einer weiteren molekulexternen
bzw. -internen Schwingung als interner Standard herangezogen, die durch die
durchgefiihrte Polymerisationsreaktion keine Anderung in ihrer Intensitat erfuhr.
Hierzu eignete sich die aromatische C=C-Valenzschwingung sowohl im
molekulinternen BisGMA sowie die molekulexternen in den Aktivatoren
Campherchinon; DMPT oder DBPO. In Abbildung 4.4-8 ist die Abnahme der
C=C-Methacryl-Doppelbindung durch die Polymerisation qualitativ dargestellit.
Die Peekflache der Acryl-C=C Valenz bei 1639 cm-1 sowie die Flache der
aromatischen Bindung bei 1609 cm-1 wurden durch Integrierung uber eine

Gauldfunktion analysiert. Bestimmt wurden die Werte jeweils fur die flussigen,
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unpolymerisierten Edukte und die polymerisierten Produkte. Aus Formel 4.4-1
ergibt sich die Konversionsrate der geharteten Kunststoffe.

18000 71
C=C Aromat 1609 cm
C=C Methacryl 1635 cm™ 1
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Abbildung 4.4-8 RAMAN-Spektren von unpolymerisiertem und polymerisiertem
BisGMA/TEGMA-Kunststoff

Formel 4.4-1

Konvrate: Konversionsrate in [%]
A: Peekflache fir:

APr odukt Edukt L
c=C Aromat ) % 100[%] Edukte: flissiger Kunststoff
Pr odukt Edukt . 2
AAmmm X AC=C Produkte: geharteter Kunststoff
C=C: Acrylbande bei 1639cm™
Aromat: Bande bei 1609 cm™

Konvrate = (1-

Zur Analyse wurde auf einen Glasobjekttrager ein Kunststoffring mit einem
Innendurchmesser von 8 mm und einer Dicke von 2 mm aufgeklebt, dieser
Innenraum mit den flissigen Kunststoffen beflllt und die Messung der Edukte
durchgefuhrt. Anschlielend wurde die Probe mit einem zweiten Objekttrager
abgedeckt und den unterschiedlichen Polymerisationsmethoden unterzogen.
Durch die Verwendung der Glasplatten entstehen glatte, lichtstreuungsarme

und auspolymerisierte Oberflachen ohne Sauerstoffinhibierungsschichten. Die
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geharteten Proben wurden aus den Kunststoffingen und den Platten

entnommen und an der Ober- wie auch Unterseite vermessen.

Tabelle 4-13 Gruppen zur Bestimmung der Konversionsrate des BisGMA/TEGMA-Gemisch
CQ: Campherchinon; DBPO:Dibenzoylperoxid; DMPT: N-N-Dimethyl-p-Toluidin und deren
Polymerisationsaktivierung (n=6)
Monomerverhaltnis cQ DBPO DMPT
Aktivierung
BisGMA/TEGMA [Gew%] [Gew%] [Gew%]
Gruppe 1 713 0,8 0 0,8 Lichtgerat
Gruppe 2 713 0,2 1 0 Lichtgerat
Gruppe 3 713 0,8 0 0,8 Lichtlampe
Gruppe 4 713 0,2 1 0 Lichtlampe
Gruppe 5 713 0,2 1 0 Ofen

Tabelle 4-13 zeigt die Versuchsgruppen, deren Polymerisationsaktivatoren und
die Methode zur Aktivierung. Abbildung 4.4-9 zeigt die Konversionsrate, die
photochemische Aktivierung durch die Polymerisationslampe und das
Polymerisationsgerat in Abhangigkeit von der Aktivierungszeit. Abbildung

4.4-10 zeigt die Konversionsrate der thermischen Initiierung im Ofen.
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Abbildung 4.4-9 Konversionsgrad von BisGMA/TEGMA in Abhangigkeit von der
Aktivierungszeit und der Aktivierungsmethode: Gruppe 1 und Gruppe 4 mit der Licht-
lampe, Gruppe 2 und 3 mit dem Lichtgerat (n=6)
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Abbildung 4.4-10 Konversionsgrad von BisGMA/TEGMA in Abhangigkeit von der

Aktivierungszeit und der Aktivierungsmethode: Gruppe 5 durch thermische Hartung im

Ofen (n=6)
Es zeigt sich, dass sich fur den gewahlten Kunststoff maximale Konversions-
raten von uber 80 % ergeben. Dies kann sowohl durch photochemisch initiierte
Hartung mit dem Lichtgerat bei Aktivierungszeiten von uber drei Minuten fur den
Kunststoff mit 0,8 Gew% CQ-Anteil wie auch bei Zeiten von 8 Minuten fur den
dualhartenden CQ/DBPO-Ausgangsstoff erreicht werden. Die Materialien mit
dem hoheren Gehalt an CQ erzielten tendenziell leicht hohere Werte. Gleiche
Raten ergaben sich fur die im Ofen bei 100°C geharteten Proben nach 45
Minuten. Durch langere Initiilerung stieg dieser Wert nur noch auf maximal 83 %
an. Die durch Suwanprateeb et al. beschriebene Methode zur thermischen
Hartung der Kunststoffe bei 100°C fur 3 Stunden er wies sich fur die gewahlten
Materialien als unnoétig zu lang[52]. Auch konnte eine abschlieRende
Erwarmung auf 120°C fur 30 Minuten zu keiner Erhdéh ung des Polymerisations-
grads beitragen. Die niedrigsten Werte von nur 49-56 % erzielten die durch die
Polymerisationslampe geharteten Proben. Hierbei zeigten sich deutliche
Unterschiede im zeitlichen Verlauf der beiden gewahlten CQ-Konzentrationen.
Wahrend die hoher konzentrierten Mischungen bereits nach kurzer Zeit einen
hohen Konversionsgrad aufwiesen, erfolgte der Verlauf bei dem zweiten

Material deutlich verzogert. Die polymerisationsinitierenden Starradikale des
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CQ liegen in Gruppe 3 somit in groRerer Zahl vor, wodurch es fruhzeitig an
vielen Stellen zur Bildung von kovalenten Kohlenstoffbindungen kommt und
tendenziell eher kurze Molekile entstehen. Die niedrigere Konzentration des
Aktivators fuhrt anfanglich zu weniger Startradikalen und somit zu weniger
Startpunkten der folgenden Kettenreaktion, wodurch tendenziell eher
langkettige Polymere entstehen. Die mechanischen Materialeigenschaften der
erhaltenen Polymere werden von der Polymerisationsrate, der Molekulketten-
lange und durch die Bifunktionalitat der Ausgangsmonomere auch von der
kovalenten Quervernetzungsrate in den Stoffen bestimmt. Alle diese GrofRen
werden durch die Viskositat der Grundmaterialien, die zugegebenen
Konzentrationen der Aktivatoren und die Temperatur des Materials beeinflusst.
Eine niedrige Anfangsviskositat bzw. hohere Temperatur des Materials, die zu
einer Abnahme der Viskositat beitragt, fuhrt dazu, dass sich in der Probe
befindliche, unreagierte C=C Valenzen leichter bewegen und mit anderen freien
Gruppen reagieren konnen. Gleiches gilt fur eine eher langsam initiierte
Reaktion. Der Unterschied der Polymerisationsbedingungen der Lichtlampe und
des Lichtgerats liegt einerseits in den unterschiedlichen Wellenlangenbereichen
des abgegebenen Lichts, andererseits in der Erwarmung, die die Proben im
Lichtgerat erfahren. In Abbildung 4.4-11 ist die Temperaturentwicklung in den

Kunststoffproben dargestellt.
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Abbildung 4.4-11 zeitlicher Verlauf der Temperaturentwicklung in den Kunststoffproben
wahrend der Photopolymerisation durch A: Lichtgerat B: Lichtlampe (n=3)
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Es ist zu erkennen, dass die Proben unter der Halogenbirne im Lichtschrank auf
Temperaturen von Uber 100°C erwarmt werden, wogege n die Temperatur
unter der Lichtlampe anfanglich nur um wenige Grad zunimmt. Sowohl fur die
dualhartbaren als auch die rein photochemisch initiierbaren Kunststoffe zeigt

sich die deutlich hohere Konversionsrate im Lichthartegerat.

In Tabelle 4-14 sind die mechanischen Eigenschaften der geharteten Kunst-
stoffe wiedergegeben. Den besten und konstantesten Kennwert weisen die
durch thermische Polymerisation behandelten Werkstoffe auf. Die geringste
Festigkeit zeigen die Polymere mit der niedrigsten Konversionsrate, die durch

photochemische Hartung mit der Lichtlampe erstellt wurden.

Tabelle 4-14 zeigt die mechanischen Eigenschaften der in Tabelle 4-13 aufgefiihrten
Kunststoffe

Anzahl [Mcga] [I\/llzPsa] [Cl_;::\,/la] Aktivierung
Gruppe 1 7 72,71 +/-7 1 78,11 +/-7,9 2,71 +/-0,5 Lichtgerat
Gruppe 2 7 68,43 +/-3,8 71,58 +/-10,6 1,87 +/-0,5 Lichtgerat
Gruppe 3 7 53,07 +/-4,2 57,71 +/-4,9 1,58 +/-0,3 Lichtlampe
Gruppe 4 7 53,59 +/-5,1 30,35 +/-3,2 0,7 +/-0,1 Lichtlampe
Gruppe 5 7 80,22 +/-4,2 73,1 +/-5,1 3,9 +/-0,9 Ofen

4.4.3 Konversionsrate von BisGMA/TEGMA in Bruschit-Korpern
Neben der thermischen Polymerisationsinitierung wurden die in Kapitel 4.4.2
in die

besprochenen Ausgangsmonomere auch nach ihrer Infiltration

ungeatzten Bruschit-Druckkorper auf den Grad ihrer Konversion nach
photochemischer Aktivierung hin untersucht. Die Bruchflachen der infiltrierten
und geharteten CaP-BisGMA/TEGMA-Korper lieferten durch ihre unebene
Oberflache und die starke Lichtstreuung keine qualitativ aussagekraftigen
Raman-Banden zur Analyse des Kunststoffes. Um Bereiche mit erhdohtem
Kunststoffanteil und glatten Bruchflachen zu erhalten, wurden daher
zylinderformige Prifkorper mit einer Hohe von 2 cm und einem Durchmesser
von 2 cm gefertigt. Diese wurden, wie in Abbildung 4.4-12 zu erkennen, in

Langsrichtung von 500 ym breiten, saulenformigen Aussparungen durchzogen.
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Diese Korper wurden mit den verschiedenen Kunststoffen infiltriert und die

Oberflache von Uberschiissen befreit. AnschlieRend wurde die Ober- und

Unterseite durch eine Aluminiumfolie verschlossen, wobei die saulenférmigen

Aussparungen mit dem Kunststoff beflllt blieben. In diesem Zustand wurden die

Korper photochemisch durch den Licht-Polymerisationsschrank oder alternativ

durch zwei Licht-Polymerisationslampen allseitig
fur 400 Sekunden ausgehartet. Nachfolgend
wurden die Prifzylinder quer mittig zerbrochen
und die erhohten Kunststoffanteile in den
Aussparungen auf ihre Konversionsrate hin
untersucht. Hieraus ergab sich das in Abbildung
4.4-13 zu sehende Tiefenprofil der Kunststoffe
fur das Lichtgerat sowie fur die Lichtlampen in
Abbildung 4.4-14. Es =zeigt sich im Ober-
flachenbereich der Proben eine leicht geringere
Umsetzungsrate als in den reinen Kunststoffen.
Es ist ersichtlich, dass das Polymerisationsgerat
um fast 20 % hohere Grade gegenuber der
Lichtlampe erzielt. Das BisGMA/TEGMA-
Gemisch in Gruppe 1 und 3 mit dem hdoheren
Photoinitiatorgehalt zeigt flir beide Methoden
leicht hohere Werte. Der Konversionsgrad nimmt

Abbildung 4.4-12 3D-Zylinder mit
saulen-férmigen Aussparungen

fur das Lichtgerat im Tiefenprofil von Beginn an ab und bei bereits 1,5 bzw.

2,5 mm Materialtiefe liegen nur noch 50 % des Ausgangsgrades vor. Fur die

Proben, die mittels Lichtlampe gehartet wurden, zeigen sich anfanglich

konstante Werte bis ca. 2 mm Tiefe, dann jedoch nehmen auch diese stark ab.

In Bereichen zwischen 3-4 mm ist somit fur keine der beiden Methoden eine

photochemische Aktivierung, die zur Polymerisation der Monomere fuhrt, mehr

nachweisbar.
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Abbildung 4.4-13 zeigt das Tiefenprofil und die Konversionsrate der infiltrierten
Kunststoffe in den CaP-Druckkorpern nach Polymerisation flir 400 sec im Licht-
polymerisationsschrank. (n=6)

Gruppe 1: BisGMA/TEGMA 1/1 CQ: 0,8% DMPT: 0,8%

Gruppe 2: BisGMA/TEGMA 1/1 CQ: 0,2% DBPO: 1%
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Abbildung 4.4-14 zeigt das Tiefenprofil und die Konversionsrate der infiltrierten
Kunststoffe in den CaP-Druckkorpern nach Polymerisation fir 400 sec unter der Licht-
polymerisationslampe (n=6)

Gruppe 3: BisGMA/TEGMA 1/1 CQ: 0,8% DMPT: 0,8 %

Gruppe 4: BisGMA/TEGMA 1/1 CQ: 0,2% DBPO: 1 %

sowie fur Gruppe 5 nach thermischer Hartung des Kunststoffes zunachst im
Lichtpolymerisationsschrank, dann thermisch im Ofen
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4.5 CaP/PMMA-Pulver fiir den 3D-Druck

4.5.1 Druckfahigkeit von TCP/PMMA-Pulvern

Durch die Versetzung des TCP-Druckpulvers in unterschiedlichen
Konzentrationen und mit unterschiedlichen KorngrofRen von runden PMMA-
Partikeln wurde versucht, die Werkstoffeigenschaften der erhaltenen Koérper zu
beeinflussen. Im ersten Schritt sollte dabei untersucht werden, inwieweit der
Zusatz der organischen Kunststoffpartikel eine Auswirkung auf die
Druckfahigkeit der Pulvermischung hat. Anforderungen, die dabei gestellt

wurden, waren:

1. eine homogene Mischung der TCP/PMMA-Bestandteile im Pulver

2. die Streichfahigkeit der Materialien zu 100-200 um dunnen, rissfreien
Oberflachen

3. der Erhalt der Abbindefahigkeit der TCP-Komponente mit der flissigen
Druckphase zu primar nach dem Druck aus dem Pulverbett zu

entnehmenden Korpern.

Verwendung fur die Kunststoffkomponente fanden hierzu drei kommerziell
erhaltliche Produkte, die alle eine eingefarbte PMMA-Pulver-Komponente sowie
eine flissige Komponente aus MMA zur Aushartung besitzen. Ausgewanhlt
wurden diese Stoffe, da sie sich in ihren Initiatoren zur Polymerisation und in
ihrer PartikelgroRe unterscheiden. Die verwendeten Pulver und die an sie

gestellten Anforderungen sind in Tabelle 4-15 dargestellt.

Tabelle 4-15 Eigenschaften der TCP/PMMA-Pulver (Palapress; Technovit; Paladon)
L homogene .
Pulverzusammensetzung Polynjgrlsatlons- TCP-P%\J/IMA- Streichfahigkeit Abb!er- '
[Gew %] initiierung Mi Druckfahigkeit
ischung
TCP/Palapress (90 %/10 %) chemisch +++ +
TCP/Technovit (90 %/10 %) chemisch +++ + +
TCP/Paladon (90 %/10 %) thermisch +++ +++ +++

Alle Pulver zeigten nach einfacher visueller Betrachtung nach 1h

Durchmengung im Pflugscharmischer eine gleichmafige Farbung. Nach dem
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Druckvorgang wurde die qualitative Verteilung der runden PMMA-Partikel in
den Bruchflachen der CaP/PMMA-Kdrper unter Betrachtung im Lichtmikroskop
ebenfalls als homogen verteilt analysiert. In Abbildung 4.5-1-4.5-2 ist die REM-

Aufnahme von in die CaP-Druckmatrix eingebetteten PMMA-Partikeln sichtbar.

Abbildung 4.5-1 REM-Aufnahme 5 KV 100x Abbildung 4.5-2 REM-Aufnahme 5 KV 500x
Bruchflache CaP/PMMA-Druckkdrper Bruchflache CaP/PMMA-Druckkdrper

Das streichfahige sowie gut druckfahige TCP-Pulver weist Partikelgro3en in
einer bimodalen Verteilung mit einem geringen Feinkronanteil von weniger als
1 um und einem dsp—Wert von 19,62 um auf (siehe Abbildung 4.5-3). Die
Freirdume, die durch das Aufeinanderlegen der grof3en Partikel beim Schutten
entstehen, werden durch die Kleineren ausgefullt. Daraus resultiert eine
Schiittdichte von 1,63 g/cm® und damit gute Eigenschaften fiir die Fertigung von
Druckkorpern mit hoher Festigkeit und hoher Dichte. Durch Zusatz der
leichteren PMMA-Partikel mit mittleren Korngréen von 40-80 pm und einer
Schiittdichte von 0,74-0.81 g/cm® nimmt folglich die Schiittdichte der neuen
Pulver ab und der dsp—Wert zu. FlUr das druckfahige TCP-Paladon-Gemisch
liegt die Schuttdichte bei 1,50 g/cm3. Alle Pulver zeigten beim Ausstreichen
durch den Drucker ein glattes und nicht eingerissenes Pulverbett. Allerdings
kam es bei den TCP-Palapress- ebenso wie bei den TCP-Technovit-Pulvern
nach Aufbringung und Ausstreichen einer weiteren Pulverschicht auf eine
bereits gedruckte Lage zum Rollen des Druckkdrpers im Pulverbett. Bei beiden
Pulvern trat dieser Effekt immer nur in den ersten drei bis flinf Lagen auf, bis
sich ein im Pulverbett nur noch weniger verschiebbarer Grundkérper gebildet
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hatte, der durch die Verbindung mit der neuen Schicht grol® genug war, um das
Rollen zu verhindern. Ein ahnliches Phanomen trat durch den Zusatz von
Hydroxypropylmethylzellulose als Flussigkeitsbinder im Pulver auf. Hierbei kam
es bedingt durch die Zellulose zu einem leichten Quellen, wodurch eine geringe
Anhebung der benetzten Pulverschicht aus der Ebene des Pulverbettes
stattfand und somit bei zu dinn gewahlten Schichtstarken die Walze den
Korper verschob. Durch die Wahl von dickeren Schichten ist dies teilweise zu
beheben, allerdings zeigte sich keine Verbesserung fur die TCP-PMMA-Pulver.
Tabelle 4-16 zeigt die Schuttdichten, den ds—Wert sowie die mittlere
Partikelgrol3e der Pulver. Abbildung 4.5-3 veranschaulicht die bimodale
Verteilung des TCP-Pulvers ebenso wie die PartikelgroRe des reinen und des
TCP-PMMA-Gemisches.

Tabelle 4-16 zeigt die Zusammensetzung sowie die Schuttdichte, den dso-Wert und die
mittlere PartikelgrofRe der verwendeten Pulvermischungen
Pulver Schittdichte [g/cm3] dso — Wert [um] ’;’A;t:teilI(\ZIGgrrtﬁBe [um]

a/B-TCP 1,63 19.62 23,15
a/B-TCP/Paladon 10 % 1,50 22,62 24,36
a/B-TCP/Palapress 10 % 1,52 16,54 17,98
a/B-TCP/Technovit 10 % 1,53 16,12 15,94

Paladon 0,81 70,71 80,45

Palapress 0,74 42,94 45,51

Technovit 0,76 40,21 44,33

Das TCP-Pulver verliert durch die Zugabe der runden hydrophoben PMMA-
Partikel mit zunehmender Konzentration und in Abhangigkeit des gewahlten
Kunststoffpulvers deutlich seine Benetzbarkeit fir den hydrophilen Binder. Die
durch den thermischen HP-Tintenstrahldruckkopf auf das Pulverbett
aufgebrachten Phosphorsauretropfchen lassen sich in Vorversuchen nicht
nachstellen, wodurch sich die Benetzbarkeit und damit der Nachweis der
Abbinde- und Druckfahigkeit der verschiedenen Pulver nur qualitativ im direkten
Druckversuch nachweisen lasst. Es zeigte sich, dass bereits sehr geringe
Anteile im Pulvergemisch von 5-10 Gew% des Palapress-Kunststoffes
ausreichten, um das Pulverbett vollkommen unbenetzbar fir die verwendete
Phosphorsaure zu machen. Durch Tropfenbildung auf der Pulveroberflache

kam es fruhzeitig zum Verschmieren der Druckpatrone, und durch statische
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Aufladung wurde die Walze des Druckers mit dem Pulver beim
Abstreichvorgang benetzt. Gleiches galt in geringerem Ausmal} fur das TCP-
Technovit-Gemisch. Hierbei konnte das Pulver mit 10 Gew% Anteil ohne
Probleme benetzt werden und hartete schichtweise aus. Allerdings entstand
bereits bei geringer Konzentration die weiter oben genannte Problematik des
Rollens im Pulverbett. Die beschriebenen Probleme ergaben sich in der
genannten Konzentration flr die TCP-Paladon-Mischung nicht, weshalb diese
fur nachfolgende Untersuchungen der Druckkoérper Verwendung fand. Die
Konzentration des PMMA-Anteils im Pulver wurde von 5-40 Gew% schrittweise
erhoht und die Pulverschittdichte, die Druckfahigkeit sowie die Dichte und die
mechanischen Eigenschaften der erhaltenen Druckkorper bestimmt (siehe
Tabelle 4-17)

o/ TCP o/ TCP
8 8
74 74
6 64
X5 K5
T4 54
£39 £ 34
24 24
14 14
0 T T T 0 T T T
0 1 10 100 1.000 0 1 10 100 1.000
Partikeldurchmesser [um] Partikeldurchmesser [um]
Paladon Palapress
12
18
10 16 -
14 1
= 8-
= .12
3 51 £ 10
& 4 18-
6
24 2l
0 29
0 1 10 100 1.000 ° "
o 1 10 100 1.000
Partikeldurchmesser [um] Partieldurchmesser )
9 a/B TCP/ Paladon s a/B TCP/ Palapress
8 7]
74 6
£: ] 25
T4l 341
g 4]
<3 <
2 2
14 14
0 T T T 0 »
0 1 10 100 1.000 0 1 10 100 1.000
Partikeldurchmesser [um] Partikeldurchmesser [um]

Abbildung 4.5-3 zeigt die PartikelgroRenverteilung von a: reinem o/B-TCP-Pulver b: reinen
PMMA-Partikeln c: TCP/PMMA-Mischungen
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Tabelle 4-17 Druck von TCP-Paladon-Pulvermischungen mit 0-40 Gew% Anteil. Gezeigt
sind die Pulverschiittdichte sowie die Druckfahigkeit der Pulver ebenso wie die
Eigenschaften der erhaltenen Druckkorper (n=12)

TCP/ Schdttdichte Druck- Rohdichte Porositat Fe;tstoff— CS
Paladon [g/em?] fahigkeit [g/lem?] [%] dichte [MPal
Gew % [g/em’]

100/0 1,63 +++ 1,38 +/-0,02 47,9 +/-3,0 2,62 8,2 +/-0,7

95/5 1,56 +++ 1,33 +/- 0,04 44,8 +/-0,9 24 4,64+/-0,2

90/10 1,5 +++ 1,24 +/- 0,05 45,8 +/-1,7 2,28 4,32+/-0,5

85/15 1,43 +++ 1,2 +/-0,03 46,1 +/-0,9 2,22 3,08+/-0,1

80/20 1,36 ++ 1,16 +/- 0,03 44,3 +/-1,6 2,08 2,16+/-0,4

70/30 1,26 + 1,02 +/-0,02 44,1 +/-0,9 1,82 0,78+/-0,02

60/40 1,15 0 1,07 +/- 0,06 43,2 +/-0,8 1,88 1,17+/-0,2

Es zeigte sich eine lineare Abnahme der Schuttdichte, was nach dem Druck zu
Korpern mit einer geringeren Rohdichte fuhrt. Die Druckfahigkeit der getesteten
Pulver war ohne Probleme bis zu PMMA-Anteilen von 15 Gew% maoglich. Bei
einer Konzentration von 20 Gew% trat in den ersten gedruckten Lagen ein
Rollen der Korper im Pulverbett auf. Ab einem PMMA-Anteil von 30-40Gew%
wurde zunehmend die Benetzbarkeit des Pulvers schlechter, was zu
inkonstanten Druckergebnissen in diesen Gruppen fiuhrte. Versuche, die
Druckqualitat zu verbessern, wurden durch den Zusatz eines Tensids im
Phosphorsaurebinder unternommen. Druckprogrammwahl 7, ein Binder-
Volumenverhaltnis fur die Schale von 0,361 (277 %), fur den Kern von 0,361
(831 %) ergab unter Verwendung von 16 % H3;PO, mit einem 1%igem
Tensidzusatz eine Binderabgabe flir ein digitales Volumen von
10mm*80mm*4 mm von 1086 mg +/- 7mg. Dies sind ca. 9% weniger
Binderabgabe durch die Patrone als fur die reine Phosphorsaure. Die
Benetzbarkeit nimmt unter Verwendung des modifizierten Binders qualitativ zu.
Ebenfalls wurde durch Zugabe von Hydroxymethylzellulose im Anteil von
5 Gew% im Pulver die Binderaufnahme im Pulverbett verbessert. Es zeigte
sich, dass bis zu einem PMMA-Anteil von 50 Gew% bei einer Zugabe von 7 %
Zellulose sogar Korper mit bis zu 90 % PMMA-Anteil druckbar waren. Beide
Modifikationen verhinderten jedoch nicht das Rollen der Proben in den
anfanglichen Drucklagen. Bei hoheren Zelluloseanteilen verstarkte sich dieser

Effekt sogar noch, dadurch dass die Zellulose leicht quillt und somit beim
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Aufbringen der Folgeschicht von der Walze verzogen wird. Bei den
Folgebehandlungen, die in Abschnitt 4.5.2 geschildert werden, quollen die
in MMA-FlUssigkeit

zusatzlich, so dass sich die Form nicht erhalten lie3. Fir alle nach dem Druck

Zellulose enthaltenden Prufkdrper nach Auslagerung

folgenden Versuche wurden die in Tabelle 4-17 aufgefuhrten Proben ohne die
hier beschriebenen Modifikationen verwendet.

4.5.2 Nachbehandlung der CaP/PMMA-Druckkorper

Die den Proben zugesetzten PMMA-Partikel schwachen den Zusammenhalt der
CaP-Matrix, wodurch die primar nach dem Druck erhaltene Druckfestigkeit
gegenuber den reinen CaP-Koérpern, wie zu erwarten, abnimmt. Bei einer
Zugabe von nur 5 Gew% PMMA halbiert sich die Druckfestigkeit der Proben auf
4.5 MPa, und bei einem Zusatz von 20 Gew% weisen die Korper nur noch ein
Viertel der Festigkeit auf. Zur Verbesserung dieser Eigenschaften wurde
versucht, einen Verbund unter den PMMA-Kugeln durch eine nachtragliche
Behandlung der Proben zu schaffen. Die Kérper wurden wie in Kapitel 3.3.3
beschrieben in der flussigen MMA-Komponente des Kunststoffes Paladon
ausgelagert, anquellen gelassen und abschlieRend thermisch gehartet. Tabelle
4-18 zeigt die Dichte sowie die Druck- und Biegefestigkeiten der erhaltenen

Proben.

Tabelle 4-18 Eigenschaften der TCP-PMMA-Druckkérper nach MMA-Auslagerung und
Hartung (n=12)
Pager | Rohdichte | Porositat | FeSSIo cs FS FM
Gew % [g/cm”] [%] [glcm?] [MPa] [MPa] [GPa]
95/5 1,35+/-0,04 | 47,0+/-0,5 2,55 9,2 +/-0,57 59 +/-1,0 3,7 +/-0,7
90/10 1,22+/-0,05 | 47,2+/-0,5 2,30 11,2 +/-2,0 7,3 +-12 3,6 +/-0,5
85/15 1,16+/-0,06 | 47,1+/-1,24 2,19 12,9 +/-2,13 8,2+/-0,7 3,1+/-0,3
80/20 1,14+/-0,03 | 44,6+/-0,6 2,04 13,4 +/-1,39 8,7 +/-0,8 2,8 +/-0,3
70/30 1,02+/-0,07 | 45,2+/-0,7 1,85 16,4 +/-0,67 10 +/-0,5 2,5+/-0,1
60/40 1,07+/-0,06 | 46,3+/-0,4 1,98 19,0+/-1,23 11,1 +/-1,1 2,1+/-05

Nach Entnahme der Korper aus der MMA-LO6sung und vor thermischer Hartung

ist die freie Porositat der Proben vollkommen durch das Monomer gefullt. Da
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das leicht flichtige MMA nicht ausschlieRlich als Edukt der radikalischen
Polymerisation, sondern vor allem als Losungsmittel fungiert, verdampft ein
Groldteil des eingebrachten Materials. Gleichzeitig verlieren bei der
Warmebehandlung die Bruschitanteile ihr Kristallwasser und werden teils zu
Monetit umgewandelt. Es zeigte sich, dass hierdurch die Rohdichten der
Proben nach der Behandlung nahezu konstant blieben oder leicht abnahmen.
An der Oberflache der runden PMMA-Partikel kommt es durch das
eingebrachte MMA zu einer Anldsung, einem Quellen der Methacrylatketten. An
diese und zwischen diesen lagern sich die durch die Reaktion im Monomer neu
entstehenden PMMA-Ketten an und verbinden so die Kunststoffpartikel in der
CaP-Matrix miteinander. Die Porositat der Korper bleibt dabei weitgehend
erhalten. Die mechanischen Eigenschaften steigern sich durch die
Nachbehandlung mit zunehmendem PMMA-Gehalt in den Ausgangskorpern.
Vor allem zeigt sich, dass die Materialeigenschaften der sproden CaP-Matrix zu
Gunsten der Kunststoffeigenschaften verandert werden. Der E-Modul beim
Biegeversuch nimmt somit auf maximal 2,13 GPa ab, wobei Biegefestigkeiten
erreicht werden, die im Bereich der dreifach geatzten CaP-Proben liegen. Bei
der Testung der Druckfestigkeit kommt es, anders als bei den reinen CaP-
Korpern, mit zunehmendem PMMA-Anteil zu keinem sproden Bruchverhalten,
sondern zu einer Stauchung und damit plastischen Verformung. Abbildung
4.5-4 zeigt typische Verlaufskurven der Druckfestigkeitsmessung von reinen
CaP und PMMA versetzten und mit MMA nachbehandelten Korpern. Ebenfalls
wurde getestet, ob sich die primar nach dem Druck erhaltenen CP-PMMA-
Korper vor der MMA-Auslagerung erneut durch eine Saurebehandlung in Bezug
auf ihre mechanischen Eigenschaften verbessern lassen. Hierzu wurden Korper
mit einem PMMA-Anteil von 10 Gew%, 30 Gew% und 40 Gew% zunachst ein-,
zwei- oder dreimal geatzt, nachfolgend in MMA ausgelagert, dann vermessen
und deren Druckfestigkeit bestimmt. Es zeigte sich, dass sich die
Druckfestigkeiten nach erster und zweiter Atzung jeweils leicht um 2-5 MPa
gegeniiber den ungeétzten Proben erhohten. Nach dreimaliger Atzung nahm
dieser Wert wieder ab und lag im Bereich der ungeatzten Vergleichswerte. Mit

zunehmendem Kunststoffanteil und zunehmenden Atzschritten nahm die
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MaRhaltigkeit der Proben stark ab. Durch Auslosen der CaP-Matrix wurden die
Proben kleiner und ihre mechanischen Eigenschaften nahmen ab.

900 CaP 3x geatzt

CaP/ 10% PMMA
CaP/ 30% PMMA
700 1 CaP/ 40% PMMA

” / —
400 // - /

R ——

102 % | | |

0 0,1 0,2 0,3 0,4 0,5 0,6 0,7 0,8 0,9 1

Langenanderung [mm]

800 -

Kraft [N]

Abbildung 4.5-4 zeigt den typischen Verlauf der Druckfestigkeitsmessung von 3x geétzten
CaP-Kérpern und CaP-PMMA-Kérpern im Vergleich
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5 DISKUSSION

Unterschiedliche Einsatzorte sowie unterschiedliche Rekonstruktions- und
Rehabilitationskonzepte bedingen die groRe Anzahl der kommerziell verfugbaren
und wissenschaftlich erforschten alloplastischen Biomaterialien fur den
Hartgewebsersatz und die Hartgewebsregeneration. Die Konzepte zur
Behandlung knécherner Defekte reichen von hoch porésen Werkstoffen, die
resorbierbar sind und vorrangig die Regeneration des Defektes durch neu
gebildeten Knochen anstreben, bis zu kompakten Materialien, die als dauerhafte
Implantate zur asthetischen und funktionellen Defektdeckung dienen. Neben
Werkstoffen, die aus einer einzigen Materialkomponente bestehen, werden
zunehmend Knochenersatzmaterialien entwickelt, die als Kompositmaterialien
eine Optimierung hinsichtlich ihrer osseointegrativen, osseoinduktiven,
resorptiven und mechanischen Eigenschaften erfahren [31-32, 167, 193]. Unter
dem Vorbild des physiologischen Aufbaus des Knochens besteht haufig eine der
Komponenten aus einem Calciumphosphat, wie Hydroxylapatit oder
Tricalciumphosphaten. Weitere Bestandteile konnen polymere Werkstoffe, wie
resorbierbare PLLA, PGA, PCL oder unresorbierbare wie Polyacrylate,
Polyethylene oder PEEK sein [150-153, 159-161]. Aus der Vielzahl der
verschiedenen Herstellungsverfahren solcher Werkstoffe sind die Rapid-
Prototyping-Verfahren hervorzuheben. Sie ermoglichen durch ihren generativen
Charakter die Erstellung von individuellen und geometrisch komplexen Kdérpern
anhand von digitalen Strukturplanungen. Eine in der jingeren Vergangenheit
vielfach fur die Erstellung von Knochenersatzmaterialien beschriebene Technik
ist der 3D-Pulverdruck, der als relativ gunstiges und hinsichtlich der zur
Verarbeitung geeigneten Pulvermaterialien ein vielseitiges Verfahren
darstellt [39-61]. Pordse, biokompatible Koérper, die durch den Druckvorgang
direkt zu erstellen sind, konnen durch nachtragliche Infiltration mit Medikamenten
oder Polymeren modifiziert werden, wobei die komplexe aul3ere Struktur erhalten
bleibt.

Der Ansatz der vorliegenden Arbeit lag in der Modifikation von pordsen,
dreidimensionalen  Calciumphosphat-Implantatstrukturen, die durch den
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3D-Pulverdruck erstellt und mit nicht resorbierbaren Methacrylatkunststoffen
versetzt wurden. Ziel war es, die Kunststoffe in die anorganische Matrix zu
infiltrieren, sie nachfolgend zu polymerisieren und so die geringe mechanische
Stabilitat der Calciumphosphat-Druckkorper durch Erstellung eines Komposit-

werkstoffes zu verbessern.

Grundsatzlich kann die Verfestigung der Struktur beim Druck durch
unterschiedliche Mechanismen erfolgen. Die Verwendung von
Tricalciumphosphat-Pulvern (a-TCP/B-TCP) mit sauren Druckflissigkeiten flhrt
zur Hartung durch eine lokale LOsungs-Prazipitationsreaktion und durch den
niedrigen ph-Wert zur Entstehung von verfilzten Calciumhydrogenphosphat-
Dihydrat-Kristallen (Bruschit). Durch den Einsatz von 20%iger Phosphorsaure
und einer optimierten Bindervolumenabgabe durch den Druckkopf lassen sich
anorganische Calciumphophat-Bruschit-Werkstoffe mit einer Korperdichte von
1,39g/cm® und einer Porositit von 48 % erstellen. Diese weisen eine
mechanische Druckfestigkeit von 8,2 MPa im Trockenen und nach 24-stindiger
Lagerung in Wasser eine Festigkeit von 4,8 MPa auf. Im Dreipunktbiegeversuch
zeigt sich ein sprodes Bruchverhalten mit einer geringen Biegefestigkeit von
4,5 MPa und einem vergleichsweise hohen E-Modul von 5,5 GPa. Eine
ausreichende Festigkeit der gedruckten Strukturen ist Voraussetzung fur den
Einsatz als Knochenersatzmaterial auch in nicht-lasttragenden Skelettregionen,
da die Werkstoffe eine Stutzfunktion fir das umliegende Weichgewebe erfillen
mussen. Wie Gbureck et al. zeigten, ist die Umsatzrate zu Bruschit, der auf diese
Weise erstellten Werkstoffe gering und der Restanteil an unreagiertem TCP-
Ausgangspulver hoch [55]. Auf der Steigerung der Umsatzrate und einer damit
verbundenen Verringerung der Porositdt basiert die Verbesserung der
mechanischen Eigenschaften durch nachfolgende Auslagerung in verdinnter
Phosphorséure. Es ergibt sich bei einer Rohdichte von 1,69 g/cm® und einer
Porositdt von nur noch 27 % eine Druckfestigkeit von 31 MPa, eine
Biegefestigkeit von 8,3 MPa und eine Verdopplung des E-Moduls auf 10 GPa. In
rasterelektronenmikroskopischen Aufnahmen zeigt sich, dass die Materialien von
5-50 ym grofRen Porenraumen durchzogen sind und sich kleinste Spaltraume

von weniger als 1 ym Durchmesser zwischen den Kristallen ausbilden. Auf diese
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Weise erstellte Proben weisen in der Literatur eine mittlere Porengréf3e von 26,6
gm auf [59]. Aus der vorhandenen Porositat ergibt sich einerseits unter
physiologischen Bedingungen eine Verbesserung der resorptiven Eigenschaften
gegenuber kompakten Materialien, andererseits stellt sie die Grundlage fur eine
nachtragliche Modifikation durch eine Infiltration dar. Die osseokonduktiven
sowie osseoinduktiven Eigenschaften konnen dabei durch das Einbringen von
Proteinen und Wachstumsfaktoren reguliert werden [58, 60]. Die mechanischen
Kennwerte koénnen durch Versetzung mit polymeren Werkstoffen optimiert
werden [54, 59].

5.1 Infiltrationsstrategien von Methacrylatkunststoffen

Anders als in Herstellungsverfahren von Kompositwerkstoffen, in denen
anorganische Fullstoffe durch die Hartung der Polymermatrix zum Verbund
gebracht werden, mussen im Falle der beschriebenen CaP-Proben Polymere in
einen bereits bestehenden Grundkaorper eingebracht werden. In der vorliegenden
Arbeit wurden dazu drei unterschiedliche Methoden zur Infiltration von flissigen
Methacrylatklebstoffen auf Basis von PMMA/MMA sowie von monomeren
BisGMA/TEGMA-Mischungen mit einer maximalen Viskositat von 2mPa*s bei
21°C getestet. Erreicht werden sollten primar eine homogene Durchsetzung des
anorganischen Geflges und eine maximale Ausfullung der freien Porositat der
gedruckten Werkstoffe. Abhangig ist dies, wie sich zeigte, von der Viskositat und
damit von der Verarbeitungstemperatur der Kunststoffe sowie von der
Benetzbarkeit der CaP-Oberflache mit den hyrdophoben Materialien. Optimale
Flllstoffanteile ergaben sich bei Auslagerung der Proben in den
Kunststoffmischungen und gleichzeitiger Evakuierung. Es kommt so zu einem
allmahlichen Austritt von vorhandener Luft aus den Korpern und zur Auffullung
kleinster Poren. Die Methode ist in der Arbeit als ,vereinfachte Vakuum-
Methode® beschrieben und fuhrt anders als die reine Auslagerung sowie die
Infiltration nach vorheriger Evakuierung, die als ,Vakuum-Methode® beschrieben
ist, zu einem homogenen und konstant reproduzierbaren Fullstoffanteil.
Kunststoffe mit einer Viskositat von weniger als 1,6mPa*s wurden erfolgreich
eingesetzt. Fur die PMMA/MMA-Mischungen konnte dies durch die Verdunnung
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mit monomerem MMA, das als Losungsmittel fungiert, erreicht werden. Eine
Erhdhung der Verarbeitungstemperatur und damit eine Verringerung der
Viskositat fuhrte hingegen zu einer deutlichen Reduktion der Verarbeitungszeit
der verwendeten Autopolymerisate, konnte jedoch erfolgreich flr die monomeren
BisGMA/TEGMA-Mischungen, die durch thermische sowie photochemische
Aktivatoren zur anschlieRenden Polymerisation eingesetzt wurden, angewendet
werden. TEGMA dient in diesen Mischungen als Verdinnermonomer des
hochviskosen BisGMA und ermdglicht in einem Gewichtsanteil von 50 % die
Verarbeitung der Mischung bei Raumtemperatur und bei einem 30%igem Anteil
die Infiltration durch die vereinfachte Vakuum-Methode bei 36°C. Anders als
MMA, das vor der Polymerisation gréf3tenteils abdampft, dient es als Produkt der
radikalischen Polymerisation und optimiert neben der Verarbeitung auch die
mechanischen Eigenschaften des Kunststoffes. Eine doppelte Infiltration zeigte
in der Arbeit von Suwanprateeb et al. eine Verringerung der Wasseraufnahme
und der Ldslichkeit und infolge eine Steigerung der mechanischen Eigenschaften
in nasser Umgebung [48]. Unter trockenen Bedingungen ergaben sich keinerlei
Vorteile. Mehrfach durchgefuhrte Infiltrations- sowie Polymerisationszyklen, die
als Ausgleich der stattfindenden Polymerisationsschrumpfung fur die
BisGMA/TEGMA-modifizierten Proben durchgefuhrt wurden, ergaben keine
signifikante  Erhohung der Kunststoffvolumenanteile.  Die infiltrierten
BisGMA/TEGMA-Kunststoffgemische besitzen in ungeatzten Proben einen Anteil
von 44 Vol% und in geatzten Bruschit-Korpern 27 Vol%, was annahernd der

freien Porositat von 48 % bzw. von 27 % entspricht.

5.2 Polymerisationsstrategien der infiltrierten Methacrylatkunststoffe

Die radikalische Polymerisation, die durch drei unterschiedliche Verfahren initiiert
wurde, fuhrt zur Aushartung der Kunststoffe. Untersucht wurde, welchen Einfluss
diese Methoden auf die Infiltrationstechniken haben, welche Anderungen sich in
dem CaP-Geflige ergeben, wie hoch die Konversionsraten der organischen
Polymerkomponenten sind und wie sich die Porositat des Gesamtgefliges
andert. Im ersten Verfahren wurden die eingesetzten Autopolymerisate
analysiert. Der Methacrylatklebstoff, der bei Raumtemperatur innerhalb von
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24 Stunden aushartet, muss innerhalb seiner Tropfzeit von 30 Minuten
verarbeitet werden. Eine Erhohung der Verarbeitungstemperatur fuhrt zu einer
deutlichen Beschleunigung der radikalischen Polymerisation. Durch den Zusatz
des Verdunners gelang es, die ungeatzten CaP-Bruschit-Proben durch die
vereinfachte Vakuum-Methode mit einem Fullstoffanteil von bis zu 45 Vol% zu
versehen. Nach der Polymerisation verringert sich dieser Anteil und nimmt % der
freien Ausgangsporositat bzw. 12 % des gesamten Korpervolumens ein. Die
Abnahme kann einerseits dadurch erklart werden, dass das zur Senkung der
Viskositat eingesetzte MMA primar als Losungsmittel fungiert und verdampft,
andererseits kommt es zu einer Polymerisationsschrumpfung des Infiltrates.
Veranderungen finden ausschlieRlich am organischen Fullstoff statt, die aul3eren
Korpermalte bleiben ebenso wie die Zusammensetzung der CaP-Matrix
unverandert. Durch die Offnung von Kohlenstoffdoppelbindungen und die
Knupfung von kovalenten Einfachbindungen kommt es in den Methacrylaten zu
einer Volumenschrumpfung wahrend der Polymerisation. Diese ist neben den
Reaktionsbedingungen unter anderem abhangig von der Grélke der eingesetzten
Ausgangsmonomere. MMA mit seiner geringen Molekilmasse weist eine
maximale Schrumpfung von bis zu 20 Vol% auf. Bedingt durch das hohere
Molekulargewicht ist die Kontraktion fir TEGMA um etwa 40 %, flur BisGMA um
70% geringer als die fur reines MMA [190-192]. Die Verwendung von MMA als
Losungsmittel birgt die Gefahr hoher Ruckstande von unreagierten Monomeren,
die durch ihre geringe Grole leicht aus den Materialien diffundieren kdnnen und
sich negativ auf die biologische Vertraglichkeit auswirken. Neben der Reduktion
des Infiltratvolumens durch Abdampfen flhrt die Polymerisationskontraktion zur
Zunahme der Porositat und damit zur exponentiellen Abnahme der
mechanischen Eigenschaften. In kommerziellen Knochenzementen liegt die
Schrumpfung, bedingt durch den hohen Flllstoffgehalt an runden oder
splitterformigen PMMA-Partikeln, die durch die Polymerisation der monomeren
Flussigkeiten miteinander verbunden werden, bei 2-6 Vol% [183]. Die erstellten
Proben zeigen im rasterelekronenmikroskopischen Bild Polymere, die einen
glatten Uberzug auf den Kristallstrukturen bilden und schmale Spaltrdume
ausfullen. GroRere interkonnektierende Poren bleiben in dem Werkstoff

vorhanden. Durch die Verwendung von BisGMA als Ausgangsmonomer kann
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einerseits die Polymerisationsschrumpfung verringert werden, andererseits wird
das Abdampfen von monomeren Bestandteilen verhindert. Gegenuber der
Autopolymerisation bei Raumtemperatur weisen warmebehandelte Polymerisate

einen geringeren Restmonomergehalt auf.

Im zweiten Verfahren kamen daher fur die thermische Hartung die groReren
bifunktionalen Monomere BisGMA und TEGMA, die als organische Material-
komponenten im Knochenzement Cortoss enthalten sind, im Masseverhaltnis
von 7/3 zum Einsatz. Mit steigendem Anteil des Bis-Phenol-A-Derivates kommt
es in den Kunststoffen zu einer Verringerung der Polymerisationsschrumpfung.
Die maximale Kontraktion von BisGMA liegt bei 6,4 Vol%, die des kleineren
TEGMA bei 12,5 Vol% [190-192]. Als Initiator wurde in diesen Kunststoff neben
dem fur die thermische Aktivierung notigen DBPO, Campherchinon als
photochemischer Aktivator eingesetzt. Durch diesen ist es madoglich, die
Oberflache der infiltrierten Korper zu versiegeln und so den Austritt der
Monomere wahrend des Aufheizvorgangs im Ofen zu verhindern. Der dual
hartende Kunststoff bildet eine deutliche Sauerstoffinhibierungsschicht auf der
Prufkorperoberflache. Diese entsteht durch gebildete Primarradikale, die sich mit
dem in Loésung befindlichen Sauerstoff zu reaktionstragen Peroxydradikalen
verbinden. So lange gentgend Sauerstoff vorhanden ist, verhindert dies die
Verfestigung der Monomere. Durch den Einsatz von reaktionsinertem Argon, das
als Schutzatmosphare dient, kann die Bildung der klebrigen Inhibierungsschicht
verringert werden. Konversionsraten in den Proben liegen bei Uber 80 %. Die
durch Suwanprateeb et al. beschriebene abschlieBRende Erhdhung der
Polymerisationstemperatur auf 120°C fur weitere 30 Minuten konnte zu keiner
weiteren Steigerung des Umsetzungsgrades fuhren [52]. Sideridou et al. zeigten
den linearen Zusammenhang zwischen dem Anteil von TEGMA in
Mischpolymeren und der Steigerung der Konversionsrate [192]. Anders als in
monofunktionalen Methacrylaten Iasst sich dadurch jedoch nicht direkt auf die
Menge an potentiell zytotoxischen Monomerresten schlieen. In bifunktionalen
Monomeren konnen einzelne Doppelbindungen nicht umgesetzt sein, die
Molekule jedoch linear Uber die zweite Gruppe im Polymer integriert vorliegen.

Die Polymerisationsraten solcher Stoffe sind dadurch hoher als die
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Konversionsraten. In der Arbeit von Pomrink et al. zeigte sich, dass bei einer
Konversionsrate von 83 % im Knochenersatzwerkstoff Cortoss 69 % der
Monomere mit beiden und 28 % mit einer Gruppe reagiert vorliegen [160]. Es
ergibt sich ein Restmonomeranteil von 3 % und eine Polymerisationsrate von
97 %. Die thermische Behandlung fuhrt, neben der Bildung von Startradikalen
der Polymerisation, auch zur Phasenumwandlung der anorganischen Matrix. Es
kommt zur Dehydratisierung der monoklinen Bruschitkristalle, wodurch trikline
Monetitkristalle mit einer geringeren Feststoffdichte entstehen. Dies verstarkt,
neben der Polymerisationskontraktion des organischen Infiltrates, die
Neubildung von Poren im Werkstoff. Der Bruschitanteil in der CaP-Matrix hat
einen direkten Einfluss auf die Volumenabnahme der anorganischen Matrix und
ist folglich fur die ungeatzten Proben geringer als fur die durch Saure
nachbehandelten. Fir letztere ergab sich durch eine vorweggenommene
thermische Behandlung vor der Infiltration eine Porositatszunahme von 7%, fur
ungeatzte von 3 %. Die erhaltenen CaP-Monetit-Kérper konnten somit
anschlielfend mehr Kunststoff aufnehmen. Im rasterelektronenmikroskopischen
Bild zeigten sich Bruchflachen, die sowohl eine Fullung kleinerer Spaltraume als

auch groRerer Poren aufwiesen.

Die dritte Methode, die zur Aushartung getestet wurde, ist die rein
photochemische Initilerung. Deutliche Unterschiede ergaben sich, wie bereits in
der Literatur beschrieben, durch die Auswahl der eingesetzten Lichtquellen [47].
Die Erhéhung der Probekorpertemperatur wahrend der Polymerisation flhrte zu
einer im Schnitt 20-30%ig hdheren Polymerisationsrate sowohl fir reine als auch
fur infiltrierte Kunststoffe. Im Tiefenprofil der gedruckten und mit Kunststoff
versehenen Proben zeigte sich, dass eine Aushartung bis in eine maximale Tiefe
von 2-3 mm zu erreichen ist. Zwar erfolgt keine Anderung der AuRenabmalie
oder der anorganischen Bruschitmatrix, die Kérperdicke ist jedoch bei allseitiger
Beleuchtung auf maximal 4-6 mm beschrankt. Das Verfahren sollte daher nur zur
oberflachigen Polymerisationsinitiierung angewendet werden.
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5.3 Mechanische Eigenschaften von Polymethacrylat/Calciumphosphaten

Die Stabilitat von porésen 3D-Druckkoérpern wird in kommerziell erhaltlichen
Produkten, die als Anschauungsobjekte dienen, durch eine nachtragliche
Infiltration von Wachsen, Harzen oder hartenden MonomerlGsungen, wie
Epoxidharzen oder Cyano-Acrylate, erreicht. Durch ihre teils erhebliche
Zytotoxizitat sind sie fur den Einsatz in Biomaterialien ungeeignet.
Schnabelrauch et al. entwickelten ein Makromonomer, welches sich erfolgreich
in gedruckte HA-Korper infiltrieren und anschlie3end ausharten liel3 [53-54, 94].
Es wurde eine Steigerung der Druckfestigkeit von 0,7 MPa bei einer Porositat
von 38 % auf 76 MPa erreicht. Gbureck et al. zeigte, dass sich die diametrale
Zugfestigkeit von  Bruschit-Druckkorpern, die nachtraglich mit einer
PLA/PGA/Dichlormethan-LOsung versetzt wurden, von 1,8 MPa auf maximal
4,25 MPa verbessern lie®. Die Druckfestigkeit wurde von 5,3 MPa auf 12,9 MPa
erhdht. In Proben, die zusétzlich durch vorherige Atzung behandelt wurden,
zeigte sich hingegen keine Steigerung der mechanischen Eigenschaften durch
das Infiltrat. In der vorliegenden Arbeit wurden biologisch nicht degradierbare
Polymere verwendet, wie sie als Teilkomponenten in kommerziell erhaltlichen
Kompositwerkstoffen flir den Knochenersatz zum Einsatz kommen. Die
Verarbeitung der BisGMA/TEGMA-Mischung in den geatzten Bruschit-Proben,
die durch thermische Hartung erzielt wurde, fuhrte zu einer deutlichen
Steigerung der mechanischen Eigenschaften. Die Druckfestigkeit in trockenem
Zustand verdreifachte sich annahernd auf 82 MPa. Unter nassen Bedingungen
liegt sie bei maximal 72 MPa gegenuber 25 MPa fur die rein anorganischen,
porosen CaP-Ausgangskorper. Die im Dreipunkt-Biegeversuch ermittelte
Festigkeit liegt bei 22,5 MPa und einem E-Modul von 14 GPa. Proben, die keine
vorherige Steigerung ihres Bruschitanteils durch eine Saurebehandlung
erfuhren, zeigten nach der Einbringung des Kunststoffes eine siebenmal hohere
Druckfestigkeit. Durch thermische Vorbehandlung der Bruschit-Korper lassen
sich anorganische Monetit-Proben erstellen. Durch die erneute Zunahme der
Porositat kommt es zu einer Verringerung der Druckfestigkeit der geatzten
Proben von 30 MPa auf 18 MPa. Solche Korper enthalten nach Infiltration einen
gesteigerten Kunststoffvolumenanteil und eine geringere Porositat. Sie sind
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folglich mit einer Druckfestigkeit von 99 MPa und einer Biegefestigkeit von
35 MPa deutlich stabiler als die Materialien, die keine Phasenumwandlung vor
ihrer Infiltration erfuhren. Der E-Modul zeigt von allen Kennwerten die deutlichste
Korrelation zur Anzahl der Atzungszyklen und damit zum Anteil von Bruschit
bzw. Monetit. Er steigt auf einen maximalen Wert von 18 GPa bei einem
BisGMA/TEGMA-Anteil von 32 Vol%. Dies entspricht naherungsweise dem
mittleren E-Modul des kortikalen Knochens, allerdings wird nur die Halfte seiner
Biegefestigkeit in transversaler und nur 4 in longitudinaler Richtung erreicht [23].
Die Literaturangaben bezuglich der biomechanischen Eigenschaften des
physiologischen Gewebes variieren teils erheblich voneinander. Die
mechanischen Anforderungen flr den Einsatz im spongidésen Knochen werden
jedoch um ein Vvielfaches Uberstiegen. Verglichen mit ahnlichen
Kompositmaterialien, die als Zementpasten eine Druckfestigkeit von 150 MPa
und eine Zugfestigkeit von 32 MPa aufweisen, sind die erhaltenen
Formulierungen schwacher [161]. Allerdings enthalten diese Werkstoffe
silanisierte Fullstoffpartikel, die zu einer deutlichen Verbesserung des Verbunds
und damit zu besseren mechanischen Eigenschaften fuhren. Die von
Suwanprateeb et al. erstellten Druckkorper, die mit einer BisGMA/-
UDMA/TEGMA-Mischung infiltriert wurden, erreichten mit Biegefestigkeiten von
25-28 MPa ahnliche Werte wie die in dieser Arbeit erstellten Materialien. Sie
enthalten jedoch keinen anorganischen Zusatz und wurden durch die
Verwendung von organischen Binderstoffen durch den 3D-Druck erstellt [48]. Die
Arbeitsgruppe zeigte daruber hinaus, dass sich fur ahnliche wie die hier
verwendeten Infiltratformulierungen keine zytotoxische Wirkung in Zellversuchen
ergab [47].

5.4 Druck von PMMA-modifizierten TCP-Pulvern

Neben der verwendeten anorganischen Pulver-Binder-Kombination, die durch
Gbureck et al. erstmals beschrieben wurde [55], gibt es eine gro3e Anzahl von
weiteren Materialien fiir den 3D-Druck. Die Tabelle 2-4 gibt einen Uberblick
hieriber. Haufig unterscheiden sich in den Formulierungen die inerten

Flllstoffanteile und nicht die grundsatzlich zur Verfestigung fuhrenden
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Binderstrategien. Meist werden organische Polymere wie Starke, Zellulose oder
Polyvenylalkohol verwendet, die miteinander verkleben und ggf. nachtraglich aus
den Korpern ausgetrieben werden [39-46]. CaP-haltige Pulver, die durch
organische Binderzusatze ihre Druckfahigkeit erhalten, koénnen durch
nachfolgende Sinterung einen festen Verbund ihrer anorganischen Bestandteile
erfahren. Es kommt zu einer deutlichen Steigerung der mechanischen
Eigenschaften, allerdings auch zu einer Schrumpfung der Strukturen von bis zu
20Vol%. Suwanprateeb beschrieb den Druck von hydroxylapatithaltigen Pulvern,
die durch den Zusatz von Maltodextrin ihre Druckfahigkeit erhielten und
nachfolgend durch die Infiltration von Kunststoffen eine Zunahme ihrer Festigkeit
erfuhren [52]. Der Druck von organischen Polymerpartikeln wurde mit dem
Zusatz von Polyvenylalkohol und Maltodextrin bis zu einer maximalen
Konzentration im Ausgangspulver von 90 Gew% beschrieben [49]. Mit
sinkendem Binderanteil kommt es dabei zur exponentiellen Abnahme der
mechanischen Eigenschaften und zu einem Anstieg der Porositat. Nach
Infiltration dieser Kérper mit einem BisGMA/TEGMA/UDMA-Gemisch zeigt sich
ein gegenteiliges Verhalten [51]. Es kommt zu einer maximalen Biegefestigkeit
von 32 MPa und einem E-Modul von 2,3 GPa fur Werkstoffe mit einem PMMA-
Anteil von 80 Vol%.

In der vorliegenden Arbeit wurden erstmalig die beschriebenen anorganischen
CaP, die sich fur den 3D-Druck eignen, mit organischen, spharischen
Polymerfullstoffen bestlckt und auf ihre Druckfahigkeit hin untersucht. Alle
getesteten Formulierungen konnten zu glatten und dannen Oberflachen durch
den Drucker ausgebreitet werden. Bei steigendem Anteil der hydrophoben
Zusatze kommt es zu einer Abnahme der Benetzbarkeit des Pulverbetts mit der
verwendeten Phosphorsaure. Die besten Druckergebnisse zeigten Pulver mit
PMMA-Kugeln mit einer mittleren Partikelgrole von 70 um und einem
Flllstoffanteil von bis zu 40 Gew%. Ab einem Zusatz von Uber 20 Gew% ergibt
sich eine Abnahme der Druckqualitat. Es kommt verstarkt zu einem Verrlicken
des Bauteils im Pulverbett. Durch den 5-7%igen Zusatz von Hydroxy-
methylzellulose als organischem Binder lasst sich die Benetzbarkeit der

Pulveroberflache steigern. Die Festigkeit der erstellten Druckkérper nimmt, wie
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zu erwarten, mit sinkendem CaP-Binderanteil ab. Durch die nachfolgende
Infiltration dieser Proben mit flissigem Methylmethacrylat (Paladon 65) kommt
es nach thermischer Hartung zu einem Verbund der organischen Partikel und so
zu einer Verbesserung der mechanischen Eigenschaften mit steigendem PMMA-
Anteil. Die maximale Druckfestigkeit kann von 1,17 MPa der primaren
Druckkorper auf 19 MPa gesteigert werden. Die Biegefestigkeit liegt bei
11,2 MPa und der E-Modul bei 2,13 GPa. Anders, als die von Suwanprateeb et
al. beschriebene Infiltration mit BisGMA-Kunststoffen, fuhrt die Verflichtigung
des monomeren Kunststoffes zu einer gesteigerten Porositat von bis zu 46,3 %.
Mit Zunahme der organischen Polymerkomponente kommt es zu einer Abnahme
des sproéden Bruchverhaltens und einer Stauchung im Druckversuch.
Suwanprateeb et al. beschrieben die Infiltration von PMMA-Pulvern, die in MMA
geldst und nachtraglich in 3D-Druckkorper infiltriert wurden [50]. Dabei kam es
zur Zunahme des Kunststoffgewichtanteils nach der Polymerisation von Proben,
die mit steigendem PMMA-Anteil (0-10 %) behandelt wurden. Ebenso zeigte sich
eine Zunahme durch mehrfach durchgefuhrte Infiltrationszyklen. Die im Rahmen
dieser Arbeit verwendeten PMMA-Pulver (Paladon, Palapress, Technovit)
erwiesen sich fur dieses Vorgehen als ungeeignet. lhre mittleren Partikelgrof3en
sind mit 45-80 um deutlich groRer als der mittlere Porendurchmesser der CaP-
Bruschit-Matrix. Es kommt bei Infiltrationsversuchen zur Entmischung der
Losungen, wobei die monomeren Anteile durch Kapilarkrafte in die Proben
aufgenommen werden und die Fullstoffpartikel an der Oberflache verbleiben.

5.5 Ausblick

Die in der Arbeit getesteten Verfahren zur Versetzung von pordsen, nicht
gesinterten  CaP-Druckkérpern  mit  polymeren, nicht resorbierbaren
Methacrylatkunststoffen  fihren zu einer deutlichen Steigerung der
mechanischen Werkstoffeigenschaften. Es lassen sich durch das Verfahren
komplexe, individuell geformte Korper erstellen. Diese weisen Festigkeitswerte
auf, die denen von literaturbekannten Materialformulierungen entsprechen,
jedoch leicht geringer sind als die von konventionell erstellten
Kompositzementen flir den Knochenersatz [48-52, 161]. Anders als in solchen
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Werkstoffen erfolgte bei den hier beschriebenen Materialien keine
Funktionalisierung der anorganischen CaP-Matrix fur das hydrophobe,
organische Polymerinfiltrat. Zu erwarten ist, dass durch die Schaffung einer
chemischen Verbundphase die mechanischen Eigenschaften weiter zu

optimieren sind.

Neben solchen Verbesserungsansatzen bleibt zu untersuchen, ob weitere der
geschilderten Grundforderungen, die an Knochenersatzwerkstoffe zu stellen
sind, durch die Formulierungen erfullt werden konnen. Alle Ausgangssubstanzen
finden Verwendung in kommerziell erhaltlichen, alloplastischen Knochen-
ersatzmaterialien, wodurch sie grundsatzlich fur den Einsatz als Biomaterialien
geeignet sind. Kinftige Studien mussen zeigen, ob die getesteten
Materialformulierungen gewebevertraglich und langzeitstabil sind und welche
Auswirkungen sich durch den Zusatz von nicht resorbierbaren Polymeren und
der damit verbundenen Senkung der Porositat auf die osseointegrativen

Eigenschaften ergeben.
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6 ZUSAMMENFASSUNG

Die Erstellung von komplex geformtem Knochenersatz wurde durch den
3D-Pulverdruck  unter Verwendung von  Calciumphosphatmaterialien
beschrieben. Gegenstand der vorliegenden Arbeit war deren Modifikation durch
die Verwendung von Methacrylatkunststoffen. Ziel war es, durch die Infiltration
von nicht resorbierbaren Kunststoffen, wie sie in kommerziell erhaltlichen
Knochenzementen verwendet werden, die mechanischen Eigenschaften der
nicht gesinterten Keramikstrukturen zu verbessern. Getestet wurden
verschiedene Methoden der Infiltration sowie der nachfolgenden
Polymerisationsinitierung durch chemische, thermische oder photochemische
Aktivatoren. Daneben erfolgte der Druck von Tricalciumphosphat-Pulvern, die
mit Polymethylmethacrylat-Partikeln  versetzt wurden und durch eine
hydraulische Verfestigungsreaktion mit Phosphorsaure ausharten. Die erstellten
Materialien wurden auf ihre Porositat, ihre mechanischen Eigenschaften sowie
auf die Phasenzusammensetzung ihrer anorganischen Matrix und den
Konversionsgrat ihrer organischen Komponente hin untersucht. Es gelang, die
freie Porositat der Calciumphosphat-Matrix durch Verwendung von flussigen,
monomeren Kunststoffen zu fullen und diese durch eine thermische Initiierung
der radikalischen Polymerisation vollstandig zur Aushartung zu bringen. Bei der
Reaktion kommt es neben einer Polymerisationskontraktion im organischen
Bestandteil der Kunststoffe zu einer Phasenumwandlung der Bruschitanteile der
Calciumphosphat-Matrix. Proben, die mit einem flissigen Bisphenol-A-Derivat
versetzt wurden, zeigten eine Verdreifachung ihrer Festigkeit und erreichten
maximale Druckfestigkeiten von 99 MPa, Biegefestigkeiten von 35 MPa und
einen E-Modul von 18 GPa. Verglichen mit den biomechanischen
Eigenschaften des physiologischen Hartgewebes liegen die Werte damit
deutlich Gber denen von spongiésem und unter denen von kortikalem Knochen.
Eine klnftige Optimierung erscheint durch die Schaffung einer chemischen
Verbundphase zwischen dem anorganischen Calciumphosphat-Gefige und
den Polymerbestandteilen als aussichtsreich.
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