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1 Einleitung und Zielsetzung

Fur festsitzende Versorgungen aus zahnfarbenen Restaurationsmaterialien stellt die adhéasive
Befestigung einen wichtigen Parameter flr den Kklinischen Langzeiterfolg dar. Fur
polymerbasierte Restaurationsmaterialien, wie Polyeteheretherketone (PEEK), ist die
adhasive Befestigung notwendig, um Uberhaupt einen adhasiven Verbund zu weiteren
dentalen Materialien erzielen zu konnen. Fur &sthetische Restaurationen, wie aus
transluzentem Zirkonoxid, stellt die adhé&sive Befestigung auch bei minimaler Schichtstérke die
Mdoglichkeit dar, eine hohe Asthetik zu bewahren und gleichzeitig die Gesamtstabilitat zu
steigern. Auch wenn bereits fir beide genannten Werkstoffe, zuverlassige Vorgehensweisen
zur Oberflachenvorbehandlung und Oberflachenkonditionierung erarbeitet sind, die eine
dauerhafte, adhasive Befestigung ermdéglichen, gibt es werkstoffspezifische Faktoren, die die
Verbundfestigkeit zum jeweiligen Restaurationsmaterial beeinflussen kénnen. Im Folgenden

werden diese kurz charakterisiert.

Bei PEEK handelt es sich um einen teilkristallinen Thermoplast, der als Hochleistungspolymer
zur Familie der Polyaryletherketone (PAEK) gehort. Aufgrund seiner chemischen Struktur
zeichnet sich PEEK nicht nur durch eine gute Biokompatibilitat, sondern auch durch eine hohe
Bestandigkeit gegeniber radioaktiver Strahlung und gute Roéntgentransluzenz aus [1,2].
AuRerdem wird PEEK im Vergleich zu anderen dentalen Polymeren durch hohe Festigkeit und
Steifigkeit charakterisiert [1]. Der Elastizitatsmodul (E-Modul) liegt fur ungefilite PEEK
Materialien bei ca. 4 GPa, lasst ich jedoch durch das Dotieren mit Fillstoffen steigern [1].
Hierdurch ist PEEK in Bezug auf seine elastischen Eigenschaften dem menschlichen Knochen
sehr ahnlich [1]. Weiterhin besticht PEEK durch das graue/beige Aussehen, das in Bezug auf
die optischen Eigenschaften der Grundfarbe des menschlichen Zahnes ahnlich ist. Wiederum
durch das Hinzufiigen von Fullstoffpartikeln, lasst sich die Farbe optimieren. Fir dental
eingesetzte PEEK Materialien hat sich der Fillstoff Titanoxid (TiO2) etabliert, der abhangig
vom Hersteller in unterschiedlichen Fillstoffgehalten (0 bis >30 Gew.-%) eingesetzt wird.
Hierdurch erscheinen die Materialien in unterschiedlichen Farben und zeigen auch abhéngig

vom Flllstoffgehalt Unterschiede in den mechanischen Eigenschaften [3].

Untersuchungen haben gezeigt, dass PEEK als metallfreie Alternative fir Implantate, sowie
herausnehmbare und festsitzende Restaurationen geeignet ist [4-10]. Einer der wichtigsten
Faktoren der dabei untersucht wurde, ist der Verbund zwischen PEEK und weiteren dentalen
Materialien [11-16]. Dieser gilt aufgrund des inerten Oberflachencharakters von PEEK als
herausfordernd. Dennoch kann durch eine Oberflachenvorbehandlung in Form von
Korundstrahlen in Kombination mit einer Konditionierung mit ausgewéhlten Adhasiven ein
dauerhafter Verbund erzielt werden [11-13,15]. Die hochsten Verbundeigenschaften wurden

dabei stets in Kombination mit dem lichthartenden Adhasiv visio.link erzielt [11-13]. Bislang ist
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jedoch nicht bekannt, welchen Einfluss dabei verschiedene Wellenlangenbereiche von
Polymerisationslampen auf die mechanischen Eigenschaften von unterschiedlichen PEEK

Materialien und die Verbundfestigkeit zu Befestigungskomposite haben.

Zirkonoxid zeichnet sich, ahnlich wie PEEK, durch eine hohe Festigkeit und gute
Biokompatibilitat aus, und besticht zusatzlich durch eine ansprechende Asthetik. In Bezug auf
die Asthetik, wurde das etablierte Zirkonoxid (3Y-TZP) in den letzten Jahren weiterentwickelt.
Ziel bei der Weiterentwicklung war, die optischen Eigenschaften in Bezug auf eine gesteigerte
Transluzenz zu verbessern und dabei die guten mechanischen Eigenschaften zu bewahren.
Die Steigerung der Transluzenz ist insbesondere fur den monolithischen Einsatz des Materials
von Interesse, wodurch Zirkonoxid im sichtbaren Frontzahnbereich nicht mehr nur als
GerlUstmaterial eingesetzt werden kann. Anders als PEEK, hat sich Zirkonoxid bereits im Laufe
der Jahre erfolgreich als Geriistmaterial fir festsitzende Versorgungen etabliert, was sich
durch hohe Erfolgsquoten und hohe Uberlebensraten in klinischen Studien belegen lasst [17-
23].

Doch auch hier stellt einer der wichtigsten Faktoren die adhésive Befestigung der
festsitzenden Restauration dar, die in Bezug auf die transluzenter werdenden Materialien, die
minimalinvasiven Behandlungskonzepte und die daraus resultierenden geringen
Restaurationsschichtstarken stark an Bedeutung gewinnt. Bisher hat sich das Aufrauen der
Zirkonoxidoberflache mittels Korundstrahlen mit der Verwendung eines phosphathaltigen
Adhasives und eines adhasiven Befestigungskomposites etabliert [24]. Es ist jedoch bekannt,
dass das Korundstrahlen zu einer Schadigung des Zirkonoxids fihren kann [25, 26], weshalb

nach alternativen, schonenderen Methoden zur Oberflachenvorhandlung gesucht wird.

Zu diesem Zweck, werden in der vorliegenden Arbeit, folgende Punkte zusammenfassend

untersucht.

1. Martensharteparameter von unterschiedlichen PEEK Materialien nach Belichtung mit
unterschiedlichen Wellenlangen

2. Verbundfestigkeit zu unterschiedlichen PEEK Materialien unter dem Einfluss
verschiedener Polymerisationslampen

3. Verbundfestigkeit zwischen Zirkonoxid und Befestigungsmaterial unter dem Einfluss
unterschiedlicher Oberflachenvorbehandlungen in Kombination mit unterschiedlichen

Universaladhasiven



2 Eigene Arbeiten

2.1 Originalarbeit: Limkemann N, Eichberger M, Stawarczyk B. Different
PEEK qualities irradiated with light of different wavelengths: Impact
on Martens hardness. Dent Mater 2017;33(9):968-75 (IF: 4.039)

Zusammenfassung

Problemstellung: Um einen dauerhaften Verbund zwischen PEEK und weiteren

polymerbasierten Materialien zu erzielen wird eine Oberflachenkonditionierung mit
lichthartenden MMA-haltigen Adhasiven empfohlen. Bisher ist nicht bekannt, welchen Einfluss
Wellenlangenbereiche von verschiedenen Polymerisationslampen auf die mechanischen

Eigenschaften von unterschiedlichen PEEK Materialien haben.

Ziel: Die vorliegende Untersuchung hatte das Ziel den Einfluss der Bestrahlung mit
unterschiedlichen Wellenlangen auf die Martensharteparameter von PEEK Materialien mit
unterschiedlichem TiO, Flllstoffgehalt (PEEK/0%, PEEK/20% und PEEK/30%) zu

untersuchen.

Material und Methode: Fir die Messung der Martensharteparameter (Martensharte: HM,

elastischer Eindringmodul: E;r) wurden 40 Prifkdrper pro PEEK Material hergestellt und mit
Aluminiumoxid mit der PartikelgroBe von 50 um korundgestrahlt. HM und Eir wurden
longitudinal nach einer Bestrahlung von 5, 10, 20, 30, 40, 60, 80, 100, 180, 360 und 540 s der
PEEK Prufkdrper mit Polymerisationslampen in unterschiedlichen Wellenlangen: Elipar S10
(430-480 nm), EyeVolutionMAX (385-390 nm; 465-470 nm), Translux CL (380-500 nm) und
bre.Lux Power Unit (370-500 nm) gemessen. Zuséatzlich wurden die Martenshéarteparameter
HM und E;r von 10 menschlichen Zahnen im Bereich von Schmelz und Dentin gemessen. Die
Daten wurden mittels 3-way ANOVA mit partiellen Eta-Quadrat (ne?) und post-hoc Tukey-HSD
(p<0,05) analysiert.

Ergebnisse: Das PEEK Material zeigte den groRten Einfluss auf die Martensharteparameter,
gefolgt von der Wellenlange (p<0,013). PEEK/>30% (197,35+19,9 N/mm?2), gefolgt von
PEEK/20% (191,45+15,49 N/mm?) zeigten hohere Werte fir HM als PEEK/0%
(189,55+16,89 N/mm?2). PEEK/>30% (5,49+0,4 kN/mm?) und PEEK/20% (5,38+0,26 kN/mm2)
zeigten einen hdheren elastischen Eindringmodul (Eir) als PEEK/0% (4,77+0,36 kN/mm?). Die
Bestrahlung mit einer Wellenldnge von 430-480 nm resultierte in héheren HM Werten
(PEEK/0%: 193,28 N/mm?, PEEK/20%: 198,83 N/mm?2, PEEK/>30%: 200,5N/mm?2) im
Vergleich zu Prifkorpern, die mit einer Wellenldnge von 380-500 nm bestrahlt wurden
(PEEK/0%: 186,63 N/mm?, PEEK/20%: 191,05 N/mm?2, PEEK/>30%: 196,13 N/mm?2). Die



Bestrahlung mit 430-480 nm (PEEK/0%: 4,95 kN/mm?, PEEK/20%: 5,52 kN/mm2,
PEEK/>30%: 5,59 kN/mm?2) und 370-500 nm (PEEK/0%: 4,92 kN/mm2, PEEK/20%:
5,43 kN/mmz?, PEEK/>30%: 5,53 KN/mm?) fuhrte im Vergleich zu Priufkoérpern, die mit einer
Wellenlange von 380-500 nm (PEEK/0%: 4,72 kN/mm?2, PEEK/20%: 5,34 KN/mm2,
PEEK/>30%: 5,47 kN/mm32) bestrahlt wurden, zu héheren Er Werten. Die Dauer der
Bestrahlung hatte keinen Einfluss auf die Ergebnisse der Martensharteparameter. Schmelz
(HM: 2263,6+£405,16 N/mmz, Er: 63,16+19,24 kN/mm?) und Dentin (HM: 468,2+30,77 N/mm?,
Er: 14,14+4,59 KN/mm?2) zeigten hoéhere HM und Er Werte als die getesteten PEEK
Materialien (p<0,001).

Schlussfolgerung: Die Bestrahlung mit unterschiedlichen Wellenlangen zeigt einen Einfluss

auf die Martenshérteparameter. Mit Erhéhung des TiO Fillstoffgehaltes steigen auch die
Martensharteparameter der PEEK Materialien. Jedoch zeigen PEEK Materialien geringere

Martensharteparameter als Schmelz und Dentin im natlrlichen, menschlichen Zahn.

Klinische Relevanz: Die mechanischen Eigenschaften von PEEK sind stark vom TiO-

Fullstoffgehalt abhangig und sollten demnach immer indikationsbezogen ausgewahlt werden.
AuBerdem ist bei der Bestrahlung von PEEK Materialien mit unterschiedlichen
Wellenlangenbereichen zur Lichthartung von Adhasiven Vorsicht geboten, um eine

Veranderung der initialen Eigenschaften zu vermeiden.
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ABSTRACT

Objectives. To assess the impact of irradiation on Martens hardness parameters of differ-
ent PEEK qualities filled with titanium dioxide (TiO,), namely PEEK/0%, PEEK/20%, and
PEEK/>30%.
Methods. For Martens hardness (HM) measurements, 40 specimens of each PEEK quality
were fabricated and air-abraded with 50 pm Al,O3. HM parameters of PEEK specimens were
measured initially and stepwise after irradiating for 5, 10, 20, 30, 40, 60, 80, 100, 180, 360 and
540 s using light units with different wavelength: Elipar $10 (430-480 nm), EyeVolutionMAX
(385-390 nm +465-470 nm), Translux CL (380-500 nm) and bre.Lux Power Unit (370-500 nm).
HM parameters of 10 human teeth were measured initially on enamel and dentin. Data was
analysed using 3-way ANOVA with partial eta-squared (7p?) and post-hoc Tuckey-HSD-test
(p<0.05).
Results. PEEK qualities followed by the wavelength showed the highest effect on Martens
hardness (p <0.013). PEEK/>30% (197.35 + 19.9 N/mm?), followed by PEEK/20% (191.45 +15.49
N/mm?) showed significantly higher values for HM than PEEK/0% (189.55 + 16.89 N/mm?).
PEEK/>30% (5.49 £ 0.4 kN/mm) and PEEK/20% (5.38 & 0.26 kN/mm?) presented higher inden-
tation modulus (Err) than PEEK/0% (4.77 +0.36 kN/mm?). Irradiated with wavelength of
430-480nm (PEEK/0%: 193.28 N/mm?, PEEK20%: 198.83 N/mm?, PEEK/>30%: 200.5 N/mm?)
indicated higher HM compared to specimens irradiated with 380-500nm (PEEK/0%:
186.63N/mm?, PEEK20%: 191.05N/mm?, PEEK/>30%: 196.13N/mm?). Irradiation using
430-480 nm (PEEK/0%: 4.95kN/mm?, PEEK20%: 5.52kN/mm?, PEEK/>30%: 5.59 kN/mm?) and
370-500 nm (PEEK/0%: 4.92 kN/mm?, PEEK20%: 5.43 kN/mm?, PEEK/>30%: 5.53 kN/mm?) indi-
cated higher Eir values compared to specimens irradiated with 380-500nm (PEEK/0%:
4.72kN/mm?, PEEK20%: 5.34 kN/mm?, PEEK/>30%: 5.47 kN/mm?). Duration of irradiation pre-
sented no impact on results. Enamel (HM: 2263.6 +405.16, Eyr: 63.16 +19.24) and dentin (HM:
468.2+30.77 N/mm?, Eir: 14.14 + 4.59kN/mm?) presented significantly higher HM and Eir
than the tested PEEK qualities (p <0.001).
Significance. Irradiation with different wavelength impacted HM parameter. The increase
of TiO, percentage in PEEK matrix improved the HM parameter. However, PEEK showed
significantly lower HM parameter than human teeth.

© 2017 The Academy of Dental Materials. Published by Elsevier Ltd. All rights reserved.

* Corresponding author. Fax: +49 89 4400 59502.
E-mail address: Bogna.stawarczyk@med.uni-muenchen.de (B. Stawarczyk).

http://dx.doi.org/10.1016/j.dental.2017.06.005

0109-5641/© 2017 The Academy of Dental Materials. Published by Elsevier Ltd. All rights reserved.
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1. Introduction

The high performance thermoplastic polyetheretherketone
(PEEK) is meanwhile known as alternative to conventional
metal framework materials [1-3] because of its favourable
and outstanding mechanical properties [4,5]. In comparison to
metals, conventional polymer materials are generally charac-
terized by high elasticity and ductility, which may be limiting
factors for the application of polymer materials in dental
use. Here, the material must withstand forces during either
fabrication or mastication, retain their flexural strength and
fracture toughness and be resistant to corrosion, friction and
wear [6].

Actual developments encourage the trend to design mate-
rials that are similar to the natural tooth structure concerning
mechanical and optical properties. Accordingly, the low elas-
tic modulus for unfilled PEEK materials of 3-4GPa [4,5] is
a drawback that limits its application for particular indica-
tions in dentistry. However, developments have shown that
the elastic modulus as well as mechanical properties of PEEK
can be improved by adding different fillers [4]. PEEK is either
reinforced with carbon or glass fibres of varying lengths or
spherical filler particles like barium-phosphate (BaSO4) or tita-
nium dioxide (TiO) with filler contents up to 30%. In general,
fibre reinforcement provides the PEEK structure with better
biomechanical performance due to their superior properties
in tension and flexure and are proven to reach flexural moduli
and strengths seven times those of materials with spherical
filler particles [7]. However, the improved mechanical prop-
erties seem to depend on the fibre length, the fibre type, the
orientation and the filler content [7,8]. To the present time in
dentistry, PEEK is only doped with TiO, particles that provide
the required biocompatibility and serve as whitening pig-
ments in addition [5,9]. TiO,-filled PEEK examined an increase
in flexural strength and elastic modulus with increasing pro-
portion of powder [9]. In comparison to TiO,, filler particles of
BaS0O4 had no substantial influence on the mechanical prop-
erties of PEEK which was assumed to a greater hardness of
TiO; towards BaSO4 [9]. Providing PEEK materials with increas-
ing hardness and optimized colour characteristics at the same
time might facilitate the range of indication.

Generally, the hardness of materials is defined as resis-
tance to deformation and thus is an indicator for durability
[10]. Regarding to polymer-based materials, the hardness may
be influenced by several factors like the yield strength, ten-
sile strength and the elastic modulus [10-12]. Because of the
reason, that on the one hand deformation during loading is
assumed to be elastic and plasticin nature [13] and that on the
other hand the visco-elastic recovery of materials was proven
to have a significant effect on the outcome of the hardness
parameters, the Martens hardness test method is obviously
advantageous for testing dental materials [10]. Moreover, the
hardness of polymer-based materials can be affected by the
presence, quantity and size of filler particles [7,14] as well
as by external influences like UV-radiation [15]. Even tough
PEEK is known to be resistance to radiation [4], investigations
have shown that certain wavelength can affect the mechanical
and chemical surface properties [15-17]. This is an important
aspect, as dental materials are frequently encountered by radi-

11

ation of different wavelength in dentistry either in laboratory
during veneering procedures or in practice during the cemen-
tation of restorations.

Therefore, literature shows that a surface pretreatment of
PEEK by air-abrasion and additional condition using an adhe-
sive system is necessary in order to overcome the inert surface
character and to enable adequate bonding to other dental
materials. In particular, the adhesive system visio link (bre-
dent) resulted in highest bond strengths [3,18-21]. As visio.link
is polymerised by light curing, the air-abraded PEEK surface is
exposed to radiation of certain wavelengths.

Due to the fact, that TiO; is also known to be influenced by
UV-radiation [22,23], the present study investigates the impact
of radiation with light of different wavelength on the Martens
hardness parameter of three different PEEK qualities. More-
over, the initial hardness parameter of PEEK are compared to
those of enamel and dentin, as the potential of PEEK increases
for several indications in dental use and versatile information
about the high-performance thermoplastic are needed. The
tested null hypothesis was that an increased percentage of
TiO, in the PEEK matrix as well as the light unit with different
wavelength show no impact on Martens hardness parameter,
regardless on the duration of radiation.

2, Materials and methods

Forty PEEK specimens for each PEEK quality (Tizian PEEK:
PEEK/0%; Dentokeep: PEEK/20%; breCAM BioHPP: PEEK/>30%;
N=120, Table 1) with a surface area of approximately 16
mm? and a thickness of 3mm were cut under dry con-
ditions using a handpiece (KaVo EWL K9, KaVo Dental,
Biberach/Rif2, Germany) and embedded in acrylic resin (Scan-
diQuick A and B, ScanDia, Hagen, Germany, Lot N0.09201 and
09202). The specimens were polished up to P1200 (SiC paper,
Struers, Willich, Germany) for 20 s with an automatic polishing
device (Tegramin 20, Struers) under permanent water cool-
ing. After ultrasonically cleaning (L&R Transistor/Ultrasonic
T-14, L&R, Kearny, NJ, USA) for 60s in distilled water, the
specimens were air-abraded (basis Quattro IS, Renfert, Hilzin-
gen, Germany) with alumina particles (Al,03, Orbis Dental,
Minster, Germany) using following air-abrading parameters:
particle size 50 pm, duration 10s, distance 1mm at 45°, a
pressure of 0.4 MPa and ultrasonically cleaned and air-dried
again. Air-abrasion was used in order to adjust the surface
modification of PEEK that is recommended to achieve ade-
quate bonding to other dental resin composite materials
like luting or veneering materials. Specimens of each PEEK
quality were divided into 4 groups according to light units
with different wavelength Elipar $10: 430-480 nm, EyeVolution
MAX: 385-390 nm +465-470 nm, Translux CL: 380-500 nm and
bre.Lux Power Unit: 370-500 nm. For Elipar S10 and Translux
CL the light intensities were determined using a precise den-
tal radiometer (Bluephase Meter II, Ivoclar Vivadent, Schaan,
Liechtenstein) (Table 2).

To analyse the Martens hardness parameters (HM in
N/mm? and Err in kN/mm?), a universal hardness testing
machine (ZHU 0.2/Z2.5, Zwick Roell, Ulm, Germany) was used.
Therefore, 10 PEEK specimens for each group were irradiated
using the corresponding light unit which was either directly
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Table 1 - Summary of used materials according to the product name, the abbreviation, composition, manufacturer and

LOT No.
Product name Abbreviation Composition Manufacturer Lot. No.
Poly- Tizian PEEK Blank PEEK/0% Polyetheretherketone Schiitz Dental Group 2014004126
etheretherketone Dentokeep PEEK Disc PEEK/20% Polyetheretherketone, NT-Trading 11DK14001
filled with 20% TiO
breCAM.BioHPP milling PEEK/>30% Polyetheretherketone, Bredent 438251

blank, dentin shade 2

filled with >30% TiO,

Table 2 — Summary of used light units of different wavelength according to the category, application field, product name,

manufacturer and technical details.

Category Application Product name Manufacturer Technical details
Light Wavelength
intensity in in nm
mW/cm?

LED Chairside Elipar S10 3M, Seefeld, Germany 1200 430-480

Labside EyeVolution MAX Dreve, Unna, Germany - 1 x 385-390
6 x 465-470
Halogen Chairside Translux CL Heraeus Kulzer, Hanau, Germany 450 380-500
Labside Bre.Lux Power Unit Bredent, Senden, Germany 220 370-500
hold onto the specimen surface with a distance of 5mm or the a -
specimen was put into the polymerisation furnace. Generally, &
the specimens were stored in dry atmosphere. The duration of %
irradiation was 540 s in total, while hardness was measured 12 s
times on each specimen including initially and longitudinally
after 5, 10, 20, 30, 40, 60, 80, 100, 180, 360 and 540s on each = Indenter .
specimen, resulting in 480 measurements for each PEEK qual- ~ i e
ity. Therefore, the diamond intender pyramid («=136°) of the o EREales, =
testing machine was pressed vertically into the air-abraded T '

and irradiated specimen surface with a load of 9.807N for
10s (Fig. 1a). The maximum depth of the indenter in PEEK
was 0.04 mm. The intender displacement represented the total
amount of elastic deformation of the surface along with the
plastic depth of the impression [10,24]. Martens hardness (HM)
and indentation modulus (Eir) values were calculated (testX-
pert V12.3 Master, Zwick) according to following equations
(DIN EN ISO 14577) [25]:

F _F
As(h)  2643+h®

-1
1_ 2
%) with E,_
1

HM =

JT

1

with HM in N/mm?, F (test force) in N, Aq(h) (surface area of
the intender at the distance h from the trip) in mm?, Eir in
kN/mm?, E; (elastic modulus of intender) in N/mm?, vs (Pois-
son ratio of specimen) and v; (Poisson ratio of intender) with
vs =0.35 [26] and v;=0.3.

Additionally, Martens hardness parameters were measured
for 10 human molars, concentrating on the enamel and the
dentin area of each molar separately. Extracted human teeth
were stored in a closed container in distilled water in a fridge.
Distilled water is changed in regular intervals. To measure the
hardness of enamel, 10 molars were embedded in acrylic resin
(ScandiQuick) and carefully polished in longitudinal direction
using SiC paper (P1200, Struers) to guarantee a plane spec-
imen surface at least. For measuring of dentin, dentin was
exposed by further polishing in longitudinal direction (P4000,
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PEEK surface loaded

Force in N

Pinax

Indenter depth in ym

Fig. 1 - Shematic grafic of the loading and unloading
process during measurement of Martens hardness (a) with
corresponding loading and unloading curves (b).

Struers). To ensure the measurement in dentin, specific areas
were selected microscopically and marked.

Descriptive statistics (mean+SD) were calculated. To
determine the significant differences between the PEEK qual-
ity, duration of irradiation and light unit the multivariate
3-way ANOVA together with partial eta-squared (p?) was
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Indentation modulus (E;y)

* *x

Err in kN/imm?
[F I

- N

0

PEEK/0% PEEK/20% PEEK/30%

Fig. 2 - Initial values of indentation modulus (Err) for
different PEEK qualities. (") indicates significant differences.

computed. For comparison between the PEEK qualities and
the human teeth substrates univariate 1-way ANOVA was
used. Significant differences and homogenous groups were
determined using post-hoc Tuckey-HSD-test while the level
of significance was defined to 5% for all statistical tests using
SPSS statistic software (version 23.0.0.0, IBM, Armonk, NY,
USA).

3. Results

For HM and Ejr values, the PEEK qualities showed the high-
est effect (HM: np?=0.035, p<0.001; Eyr: yp? =0.433, p<0.001)
followed by the wavelength (HM: yp?=0.019, p=0.013; Eyr:
np2=0.035. p<0.001) while the duration of irradiation showed
no significant impact on the results (p>0.519) (Table 3).

In general, PEEK/>30% (p<0.001) followed by PEEK/20%
(p=0.042) showed significantly higher values for HM than
unfilled PEEK/0% (Fig. 2). PEEK/>30%, and PEEK/20% presented
higher Eir values than unfilled PEEK (p =0.085).

Specimens irradiated using the wavelength of 430480 nm
(Elipar S10) indicated higher HM values compared to speci-
mens irradiated with the wavelength of 380-500 nm (Translux
CL) (p=0.008). The wavelength of the remaining light units
showed no statistical differences (p=0.183 and p=0.577).
With respect to Er, the wavelength of 430-480nm (Elipar
510) (p<0.001) together with the wavelength of 370-500 nm
(bre.Lux Power Unit) (p=0.037) showed significantly higher
values compared to the wavelength of 380-500nm (Translux
CL).

Enamel and dentin presented significantly higher HM and
Err than the tested PEEK qualities (p <0.001) (Fig. 3)

4, Discussions

PEEK as part of the high performance thermoplastics is gen-
erally characterized by a low elastic modulus that can be
improved by adding titanium dioxide (TiO;) as filler particle.
This may also have an impact on the hardness which in turn
can be affected by several factors in practical dental use. For
this reason, the present study assess the impact of irradia-
tion with different wavelength on the Martens hardness of
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Force in N

Depth of indenter in pm

Fig. 3 - Force-indentation depth curve illustrating the
loading and uploading curves for dentin, enamel and the
different PEEK qualities (PEEK/0%, PPEK/20%, PEEK/>30%) in
comparison.

different TiOp-filled PEEK qualities and compares the initial
hardness parameter to those of human teeth.

First of all, the results indicate that the Martens hardness
of PEEK can be improved significantly by adding increasing
contents of TiO, as filler particle. This is in agreement with
literature that investigated the microhardness of PEEK and
also confirmed an increase of hardness values with increas-
ing particle loading [14]. Additionally, it was concluded that
PEEK filled with nanoparticles resulted in higher microhard-
ness values compared to PEEK filled with macroparticles. This
shows that the hardness parameter are also affected by the
particle size and the distribution [10,14]. Unfortunately, for the
present study and the investigated PEEK qualities, no infor-
mation about the size of the filler particle is provided by the
manufacturer.

Anincreasing proportion of TiO; particles was also found to
rise the flexural strength and flexural modus due to a coherent
degree of crystallinity. This effect was not seen for filler par-
ticles of BaSO4 and suggested in a greater hardness of TiO,
towards BaSOs [9], which supports the present increase of
hardness. As unfilled and powder-filled samples (BaSO4 and
TiO;) did not exhibit any fracture during bending tests, it is
assumed that filler particles are equally distributed in the
matrix and also performed the intended bonding with it [9].
For this reason, the probability that the measured hardness
values are consistent for the investigated PEEK qualities is
given.

In comparison to the conventional hardness methods such
as Vickers, Brinell, Rockwell or Knoop, the Martens hardness
gives additional information about the material properties
by measuring the indentation modulus (E;r) which is advan-
tageous for polymer-based materials like PEEK. Considering,
that here the hardness value results from the indentation
depth under working load, the effect of elastic and plas-
tic deformation as well as the visco-elastic recovery of the
material are included (Fig. 1b) [10,13]. According to the ini-
tial Martens hardness values, the investigated PEEK qualities
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Fig. 4 - Loading and unloading curves for different PEEK qualities with increasing gradients of the tangent.

also show increasing initial values for the indentation modu-
lus when filled with TiO,. The increase of the E;r demonstrates
that the elasticity of the material is reduced which is associ-
ated with an increase of the elastic modulus (Fig. 4) and is
agreement with previous studies [9]. On the one hand, a suf-
ficient elastic modulus is important for dental restorations to
guarantee certain stability, whereas a sufficient elasticity of
the material can also be advantageous to prevent antagonis-
tic teeth from wear and to deliver dampening properties for
the mandibular joint. An increased percentage of TiO; obvi-
ously provides the PEEK matrix with higher elastic moduli
due to a higher hardness of the filler particle, but still it is
not sure whether the increase is sufficient for a certain stabil-
ity and durability of dental restorations. Investigations of the
flexural and the pressure behaviour of different PEEK quali-
ties evaluated all tested materials to be suitable for the use
of dental restorations and implants. All tested PEEK qualities
demonstrated higher flexural strength than the required min-
imum strength for plastic material in dental use (65MPa) and
even the unfilled PEEK material resulted in sufficient pressure
strength of 122.77 MPa regarding to the maximum bite force of
a first molar [9,27].

Besides to the PEEK quality and the percentage of TiO; par-
ticles, the hardness values are also affected by irradiation of
different wavelength using light curing units (LCUs). This is
important to notice because materials are often exposed to
light of different wavelength in dental use. For the present
investigation, the choice of wavelength or rather of the LCU
was first of all based on the difference between a conventional
halogen and the increasing use of light-emitting diode (LED)
LCUs. These are characterized by a smaller range of wave-
length, higher light intensities, longer lifetimes and no heat
or noise development. Moreover, the chosen LCUs considered
a device for labside and chairside application for both types.
Theresults demonstrate significantly lower values for Martens
hardness parameters after irradiating the specimen’s surface
with a wavelength of 380-500nm compared to 430-480nm,
irrespectively of the duration of irradiation. Thus, it can either
be assumed that the wavelength of 380-500 nm (halogen LCU)
softens the PEEK matrix or that the wavelength of 430-480 nm
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(LED LCU) causes a brittleness of the PEEK matrix. In general,
the high performance thermoplastic PEEK is known to be resis-
tant to gamma rays [28] but previous studies have shown an
impact of UV radiation resulting in oxidation processes on
the material surface [17]. Furthermore, radiation is recently
used to functionalize the surface of biomaterials like PEEK
which emphasizes the impact of irradiation [16]. Investigat-
ing the photochemical reaction of PEEK under tensile load
after the exposure of UV radiation at the wavelength range
of 250-400nm using a xenon lamp found an impact on the
mechanical properties [15]. Here, the hardness of PEEK sheets
increased after UV radiation. With respect to previous studies,
this effect was justified by crosslinking of the material that
in turn is caused by UV exposure [15]. Thus, the tendency to
embrittlement caused by crosslinking may be a possible expla-
nation for the higher hardness parameter after irradiating the
PEEK surface with the wavelength of 430-480 nm. However, the
opposite assumption, that the wavelength of 350-500 nm soft-
ens the PEEK surface, is still conceivable as TiO, is known for
photocatalytic effects caused by light of wavelength shorter
than approximately 415 nm [22,23]. For this case it can be sus-
pected, that TiO, particles are activated in the PEEK matrix
using the wavelength of 380-500nm, which loosen the net-
work that becomes softer and less resistant to indentation.
Both ranges of wavelength that showed significantly differ-
ent values for hardness parameter belong to LCU for chairside
application. The fact, that here the surface of the specimen
is directly irradiated with a small distance to the LCU might
be an explanation that there is no significant effect for the
LCU for labside application, where the distance between spec-
imen surface and light source is greater. The defined distance
of 5mm between the light source and the specimen surface
was based on the application of labside LCU in clinical prac-
tice. Maybe, an even smaller distance might prevent a loss of
energy which in turn may affect the results. To investigate this
assumption, a standardized test set up is necessary.

For further possible explanation, the investigated light
units were examined on temperature increase on the speci-
men surface for up to 90s. Here, the greatest and comparable
increase was seen for the labside light units of 380-500 nm
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and 430-480 nm, which is in accordance with those light units
resulting in significant different hardness values. For this rea-
son, a heating effect seems to be less likely to affect the
hardness. Moreover, PEEK as high performance thermoplastic
with a melting temperature of approximately 334 °C should
resist to temperature increase generated by dental light units.

Last, the investigated PEEK qualities resulted in initial
Martens hardness values of approximately 200 N/mm? which
is in accordance with prior investigations, where the wval-
ues were proven to be comparable to PMMA-based materials
[29,30]. Complementary, the present study compared the ini-
tial Martens hardness values of PEEK to those of natural
enamel and dentin and showed that the parameters are not
comparable. Natural dentin is characterized by a Martens
hardness value that is approximately ten times higher than
the values of different PEEK qualities [31] and has a Young’s
modulus of 15GPa that even increases for natural enamel
with a range of 40-83GPa [32]. The reason may be justified
by the chemical compositions of the natural teeth structure
and synthetic polymers. The difference is, that enamel and
dentin are mainly composed of inorganic minerals like cal-
cium and phosphate, while the polymer network of PEEK
predominantly consists of carbon atoms with corresponding
functional groups and is thus characterised by an organic char-
acter. Moreover, the inorganic minerals of the natural tooth
build a crystalline structure, while PEEK is a semi-crystalline
material with a crystallinity of approximately 35% for unfilled
qualities [28]. This difference may also be visual in Fig. 3. Here,
a small effect with a decrease of force and indention depth at
maximum loading is observed for all materials except enamel.
Enamel is the hardest material with the highest crystallinity
and the lowest elasticity in the present investigation. Thus,
plastic deformation is suggested to occur predominately dur-
ing indention, For materials with higher elasticity, a small
elastic deformation part is suggested and also a brief inter-
locking of the intender at maximum load due to softer surface
properties. The more elastic the material, the higher the effect
of brief interlocking of the indenter in the material surface.

Although the present study has shown that the hard-
ness parameter of PEEK are not comparable to the natural
tooth structure, but nonetheless PEEK was proven to demon-
strate excellent abrasive properties and even despite of the
significantly low elastic modulus and hardness, the abrasive
resistance of PEEK is competitive with metallic alloys [33].

Based on the present results and with respect to clinical
application, further studies should be conducted to exam-
ine important information and possible consequences. First
of all it is to question whether embrittlement or softening
takes place on the material surface. Are these effects long-
term, do they disappear after a certain period of time or are
they progressive? Both phenomenon may damage the mate-
rial long-term and may cause a higher sensitivity towards
external influences in dental application. It is to question,
whether the regular application time of labside light units
already impacts the material properties. For all this, spec-
troscopic analyses like FTIR and ATR may help to analyse a
possible change of chemistry/chemical properties. Therefore,
standardized test set-ups and thoughtful study designs are
required. The field of research is open now.
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5. Conclusions

Within the limitations of this in vitro investigation it can be
concluded that:

Increasing percentage of titanium dioxide (TiO,) as filler
particle in PEEK matrix enhance hardness parameter and
reduce the elasticity of the material.

Hardness parameter are influenced by irradiation with light
curing units of different wavelength

The duration of irradiation does not show an impact on the
hardness parameter.

The hardness parameters of unfilled and TiO,-filled PEEK
qualities are not comparable to the hardness parameter of
the natural tooth structure.
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Zusammenfassung

Problemstellung: Wellenlangenbereiche von bestimmten Polymerisationslampen zeigen einen

Einfluss auf die mechanischen Eigenschaften von unterschiedlichen PEEK Materialien.
Demnach ist ein Einfluss der Wellenldngenbereiche zur Lichthartung von visio.link auf die
Verbundfestigkeit zwischen unterschiedlichen PEEK Materialien und Befestigungskomposite

Zu vermuten.

Ziel: Ziel dieser Untersuchung war es, den Einfluss unterschiedlicher Wellenlangenbereiche
von Polymerisationslampen (LCUs) fur die Lichthartung des Adhésives visio.link (VL) auf die
Verbundfestigkeit (TBS) verschiedener PEEK Materialien zu testen.

Material und Methode: Insgesamt wurden 216 Priufkérper aus drei verschiedenen PEEK
Materialien mit unterschiedlichem TiO, Fullstoffgehalt (PEEK/0%, PEEK/20%, PEEK/>30%)
eingebettet, poliert, korundgestrahlt (Al,Os, 50um, 0,4 MPa) mit visio.link konditioniert und

entweder mit einer Halogen- (HAL-LCU) oder eine LED- (LED-LCU) Polymerisationslampe,
jeweils indiziert fur chairside oder labside Anwendung, polymerisiert. Nach kiinstlicher Alterung
im Thermolastwechsel (5000x, 5°C/55°C) wurde die Verbundfestigkeit gemessen und die
Bruchbilder bestimmt. Die erzielten Verbundfestigkeiten wurden mit einer 2-way ANOVA,
gefolgt vom Tukey-HSD, Kruskal-Wallis-H, Mann-Whitney-U, einem Chi2-Test und mit Hilfe
einer Ciba-Geigy Tabelle (p<0,05) analysiert.

Ergebnisse: Die Polymerisationslampe zeigte den gréf3ten Einfluss auf die Verbundfestigkeit.
Beide  Halogen-Polymerisationslampen  flhrten im  Vergleich zu den LED-
Polymerisationslampen unabhangig vom PEEK Material zu héheren Verbundfestigkeiten,
ohne signifikante Unterschiede zwischen den Geréaten fur chairside oder labside Anwendung.
In Bezug auf die unterschiedlichen PEEK Materialien, erzielte PEEK/20% im Vergleich zu
PEEK/0% hohere Verbundfestigkeiten, wenn die labside Halogen- oder die labside LED
Polymerisationslampe verwendet wurde. Zwischen PEEK/0% und PEEK/<30% wurden keine
Unterschiede festgestellt. Fiur PEEK/20% wurden mit der labside Halogen-
Polymerisationslampe hdhere Verbundfestigkeiten erzielt, als mit der chairside Halogen-
Polymerisationslampe. Hingegen erzielte PEEK/>30% mit der chairside LED-
Polymerisationslampe  hohere  Verbundfestigkeiten, als mit der labside LED-

Polymerisationslampe.
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Schlussfolgerung: Das Adhasiv visio.link erzielt einen effektiven und langzeitbestandigen

Verbund zwischen unterschiedlichen PEEK Materialien und Befestigungskomposite, wenn es

mit einer Halogen-Polymerisationslampe fir 90 s lichtgehartet wird.

Klinische Relevanz: Bei der Oberflachenkonditionierung von PEEK mit visio.link kénnen

unterschiedliche Wellenlangenbereiche von Polymerisationslampen und variierende TiO»
Fulllstoffgehalte im PEEK Material die Verbundeigenschaften und somit den Langzeiterfolg der
befestigten Restauration beeinflussen.
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Abstract: This study investigated the impact of different light curing units (LCUs) for the
polymerization of adhesive system visio.link (VL) on the tensile bond strength (TBS) of different
PEEK compositions. For TBS measurements, 216 PEEK specimens with varying amounts of TiO,
(PEEK/0%, PEEK/20%, PEEK/>30%) were embedded, polished, air abraded (Al,O3, 50 pum, 0.4 MPa),
conditioned using VL, and polymerized using either a halogen LCU (HAL-LCU) or a LED LCU
(LED-LCU) for chairside or labside application, respectively. After thermocycling (5000, 5/55 °C),
TBS was measured, and fracture types were determined. Data was analyzed using a 2-way ANOVA
followed by Tukey-HSD, Kruskal-Wallis H and Mann-Whitney U tests as well as a Chi?-test and
a Ciba—Geigy table (p < 0.05). Globally, the light curing units, followed by PEEK composition, was
shown to have the highest impact on TBS. The HAL-LCUs, compared to the LED-LCUs, resulted
in a higher TBS for all PEEK compositions—without significant differences between chairside and
labside units. Regarding the different PEEK compositions, PEEK/20%, compared to PEEK/0%,
resulted in a higher TBS when both, HAL-LCUs or LED-LCUs were used for labside application.
In comparison with PEEK/>30%, PEEK/20% resulted in a higher TBS after using HAL-LCU for
labside application. No significant differences were found between PEEK/0% and PEEK/>30%.
HAL-LCU with PEEK/20% for labside application showed a higher TBS than HAL-LCU with
PEEK/20% for chairside application, whereas LED-LCU with PEEK/>30% for chairside application
showed a higher TBS than LED-LCU with PEEK/>30% for labside application.

Keywords: PEEK; TiO;; adhesive system; light curing units; LED; halogen; bonding properties;
tensile bond strength; fracture types

1. Introduction

In dentistry, polyetheretherketone (PEEK) is one of the most frequently used high-performance
thermoplastic [1]. Due to its excellent mechanical, physical, and chemical properties [2,3] it is applicable
in a wide range of indications in the dental field [4]. Even though PEEK is a plastic material with a
low elastic modulus, the mechanical properties are adjustable by adding varying amounts of titanium
oxide (TiOy) as filler particles [5]. TiO; is already known for different applications in dentistry, and,
similar to PEEK, it is proven to be biocompatible. In addition, adding TiO; as inorganic filler particles
also satisfies the optical properties for dental applications with PEEK and endorses extending the range
of indications. For this reason, many studies have investigated the material regarding the relevant
properties, e.g., wear resistance [6], fracture load [7-9], retention load and retention forces [10,11],
hardness [12], flexural behavior [13], and discoloration [14]. PEEK has thus been proven to be a suitable
material for fixed dental prostheses (FDPs) [15-17] and long-term restorations [4,6,10-13,18].

Materials 2017, 10, 67; d0i:10.3390/ma10010067 www.mdpi.com/journal /materials
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However, to apply PEEK successfully to the applications mentioned above, a durable and effective
bonding to other dental materials is required. However, since PEEK is in focus in the field of dental
materials science, this demand is known to be a critical factor due to its inert surface character.
Recent studies have proven the enhanced bonding properties via surface modifications with PEEK
consisting of air-particle abrasion and /or conditioning using adhesive systems. Regarding the particle
size of Al;O3, no influence on bonding properties has been found [18]. Regarding adhesive systems,
compositions based on methylmethacrylate (MMA) in combination with other dimethacrylates (DMAs)
showed significantly higher bonding strength [19].

Internal investigations indicated that the adhesive system Pekk Bond (Anaxdent) resulted in
a significant higher bond strength when the PEEK surface was air-abraded with higher pressure
(0.4 MPa). In comparison, the adhesive system visio.link (bredent) resulted in the highest bond strength
irrespectively of the air-abrasion pressure when it was applied as recommended by the manufacturer.
Since visio.link has been the most frequently investigated adhesive system on PEEK resulting in the
highest bond strength [12,20-24], the chemical mechanism of adhesion is still challenging. Successful
bonding is known to be a complex phenomenon that depends on many parameters and the interaction
of chemical, physical, and mechanical effects can be influenced in unexpected ways by changing only
one parameter during the bonding process.

With regard to the high potential of different PEEK compositions—unfilled and filled with varying
amounts of TiO; particles—it is desirable to enable a durable cementation of PEEK restorations in
chairside applications. Due to new technologies, chairside applications have become more and more
attractive for the patient and the dentist, as it is timesaving. For this, LED light curing units (LED-LCUs)
have been developed to replace the common halogen light curing units (HAL-LCUs). In comparison
with well-established HAL-LCUs, the newer LED-LCUs are characterized by a smaller wavelength
range, higher light intensities, and a longer lifetime. Moreover, they are timesaving, more user-friendly,
and more comfortable for the patient because no ventilation is required, which in turn reduces heat
and noise development. However, it has to be considered that the choice of LCU has to be made taking
into account the photoinitiator used in the relevant adhesive system.

Since the light curing units for the polymerization of adhesive systems as well as the varying
compositions of PEEK material are possible parameters that may influence bonding properties,
this study investigated the null hypotheses that neither different PEEK compositions (PEEK/0%,
PEEK/20%, and PEEK/>30%) nor the application of different light curing units (LED-LCUs and
HAL-LCUs designed for either chairside or labside application) affect bonding properties with respect
to the adhesive system visio.link. To characterize the bonding properties, tensile bond strength was
measured, and corresponding fracture types were determined.

2. Material and Methods

This study investigated the impact of four different light curing units (LCUs) on the effectiveness
of the adhesive system visio.link (bredent, Senden, Germany) as a surface conditioner for three
different PEEK compositions with varying filler amounts of TiO, (PEEK/0%, PEEK/20%, PEEK/<30%)
to achieve durable bonding. Therefore, tensile bond strength (TBS) measurements with fracture type
(FT) analysis were performed (Figure 1). All materials and light curing units used in this study are
listed in Table 1.
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Fracture Type (FT)
N=216

Tensile Bond Strength (TBS)

30f 10

PEEK/0% (n=72) PEEK/20% (n=72)

air-abraded (Al,O4, 50um, 0.4MPa)

air-abraded (Al,O;, 50pm, 0.4MPa)

PEEK/>30% (n=72)
air-abraded (Al,O4, 50pm, 0.4MPa)

visio.link
polymerized

HAL-LCU (n=36)

LED-LCU (n=36)

chairside (n=18) | | labside (n=18) chairside (n=18) | | labside (n=18)
Figure 1. Study design for TBS measurement and fracture type analysis.
Table 1. Summary of used products and light curing units (LCUs).
. Product Name
Material Groups Abbreviation Manufacturer LOT No.
. Schiitz Dental
Tizian PEEK )
PEEK /0% Group, Rosbach, 2014004126
Germany
Dentokeep nt-trading,
PEEK Karlsruhe, 11DK14001
PEEK PEEK/20% Germany
bre.CAM.
BioHPP bredent, Senden,
dentine shade 2 Germany 438251
PEEK/>30%
Adhesive system visio.link (VL) bredent, Senden, 135071
Germany
s Panavia SA Kuraray Medical
Luting cement Cement Inc,, Tokyo, Japan 058AAA
Wavelength/Light
Intensity
oo . 3M, Seefeld, 430480 nm
chairside Elipar 510 Gexmany 1200 mW /cm?
LED -
Light curing labside EyeVolution Dreve, Unna, 1 x 385—390 nm
unit (LCU) MAX Germany 6 x 465—470 nm
.. Heraeus Kulzer, 380-500 nm
chairside Translux CL Hanau, Germany 450 mW /cm?
Halogen ey T )
labside reLux. redent, Senden, 370-500 nm
Power Unit Germany

2.1. Preparation of Specimens

For TBS measurements, 216 PEEK specimens (PEEK /0%, PEEK /20%, PEEK/>30%, n = 72) with a

surface area of approximately 16 mm? were cut under dry conditions using a handpiece (KaVo EWL
K9, KaVo Dental GmbH, Biberach, Germany) and embedded in acrylic resin (ScandiQuick A and B,
ScanDia, Hagen, Germany, Lot No. 09201 and (09202). Specimens were polished up to P1200 (SiC Foil,
Struers, Ballerup, Denmark) for 20 s with an automatic polishing device (Tegramin 20, Struers, Ballerup,
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Denmark) under permanent water cooling. After ultrasonically cleaning (L&R Transistor/Ultrasonic
T-14, L&R, Kearny, NJ, USA) for 60 s in distilled water, the specimens were air-dried and air-abraded
(basis Quattro IS, Renfert, Hilzingen, Germany) with alumina particles (Al,O3, Orbis Dental, Miinster,
Germany) using the following air-abrading parameters: a particle size of 50 pm, a duration of 10's,
a distance of 5 mm at 45°, and a pressure of 0.4 MPa. After air-abrasion, specimens were ultrasonically
cleaned and carefully air-dried.

Seventy-two specimens for each PEEK composition were subsequently divided into 4 groups
according to the type of LCU (i.e., halogen vs. LED) and the type of application (i.e., chairside vs.
labside) (n = 18) (Figure 1, Table 1). The air-abraded surface of the PEEK specimens was conditioned
for 5 s with the adhesive system visio.link (VL) using a microbrush. Then, VL was polymerized either
for 90 s when HAL-LCUs were used or 10 s when LED-LCUs were used.

The HAL-LCUs and LED-LCUs differ regarding chairside and labside applications. Chairside
devices are designed to be applied intraoral by the dentist. For this, the chairside LCUs have a handle
and can directly and be precisely directed towards the relevant area. The light intensities for both
chairside LCUs were determined (Table 1) using a precise dental radiometer (Bluephase Meter II,
Ivoclar Vivadent, Schaan, Liechtenstein). In contrast, labside LCUs devices are designed for the
fabrication of dental restorations in the dental laboratory. For this, so-called polymerization furnaces
are used where the restoration is placed into it and interior mirrors guarantee a reflection of light onto
the restoration.

The polymerization times were chosen depending on the type of LCU. The polymerization time of
90 s for the adhesive system visio.link using the halogen LCUs was chosen based on the manufacturer’s
recommendation. In comparison, the reduced polymerization time of 10 s using the LED LCUs was
chosen based on the commonly used adhesive systems for chairside treatments that are polymerized
for 10-20s.

After polymerization of visio.link, an acrylic cylinder (SD Mechatronik GmbH, Feldkirchen-Westerham,
Germany) with an inner diameter of 2.9 mm was positioned onto the conditioned PEEK surface, filled
with self-adhesive resin cement (Clearfil SA Cement, Kuraray Medical, Tokyo, Japan) and polymerized
for 20 s using a chairside LED-LCU (Elipar S10, 3M, Seefeld, Germany). Subsequently, all specimens
were stored in distilled water at 37 °C for 24 h (HeraCee 150, Heraeus, Hanau, Germany) and aged
by thermal cycling for 5000 cycles between 5 and 55 °C (Thermocycler THE 1100, SD Mechatronik,
Feldkirchen-Westerham, Germany). After 2 h of relaxation, TBS measurements were performed
with a crosshead speed of 5 mm/min by applying the tensile stress perpendicular to the specimen’s
surface until fracture of each specimen occurred (Zwick 1445 RetroLine, Zwick Roel Group, Ulm,
Germany). TBS was calculated as the maximal force at the debonding/bonding area. Figure 2 presents
the processing of the specimen preparation.

air-abrasion itioning with poly izati polymerization aging TBS
(Al,04, 50pm, 0.4MPa) visio.link of visio.link of luting cement measurement

HAL-LCU (chairside/labside)

~ N for90s
y LED-LCU (chairside/labside)
for 10s

Figure 2. Process of specimen preparation.

water storage
(37°C, 24h)
thermocycling

(5/55°C, 5000x)

2.2. Fracture Type Anaysis

Corresponding FT of debonded areas were analyzed using a stereomicroscope at a magnification
of 20 x (Carl Zeiss Axioskop 2 MAT, Zeiss, Jena, Germany) and defined as follows: (1) adhesively—with
no resin cements remnants left on the PEEK surface; (2) cohesively—with partial remnants of resin
cement on PEEK to which the PEEK surface is also exposed.
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2.3. Statistical Analyses

In the first step, data were analyzed using descriptive statistics (mean, standard deviation
(SD), 95% confidence intervals (CI), minimum, median, and maximum). A Kolmogorov-Smirnov
test examined the test groups on the assumption of normality. For global analysis, a univariate
2-way ANOVA was calculated followed by a partial eta-squared (np?) to determine the effects of the
investigated parameters on the results of TBS. Moreover, significant differences and homogenous
groups were determined using a post-hoc Tukey-HSD test. Data were divided according to the null
hypothesis and additional analyzed using non-parametric Kruskal-Wallis H and Mann-Whitney U
tests. The relative frequency of fracture types were analyzed according to a Chi’-test and a Ciba-Geigy
table. The level of significance was set to 5% for all statistical tests. All analyses were computed using
the software IBM SPSS (Version 23; IBM Corporation, Armonk, NY, USA).

3. Results

3.1. Tensile Bond Strength

The highest impact on TBS was exerted by the light curing units (np? = 0.630, p < 0.001), while
the PEEK composition also affected the TBS (np? = 0.055, p = 0.003). The Kolmogorov-Smirnov test
indicated that 25% of the test groups were not normally distributed (Table 2). Therefore, the data was
analyzed non-parametrically. The global analysis indicated significant higher TBS values for chairside
and labside HAL-LCUs compared to the chairside and labside LED-LCUs (p = 0.003). However,
between the HAL-LCUs and LED-LCUs, no significant differences regarding the intended individual
application that the light units are designed for (chairside or labside) were observed. Regarding the
different PEEK compositions, PEEK/20% showed the highest results of TBS (p < 0.001) followed by
PEEK/>30% and PEEK/0% (Table 2).

Table 2. Descriptive statistics such as mean with standard deviation (SD), 95% confidence intervals
(95% CI), and the minimum,/median/maximum. All values for TBS are presented in MPa (N/mm?).

TBS
PEEK Light Curing Unit Mean + SD 95% CI Min/Median/Max
LED-LCU chair 105+ 6.7P 7.0;13.8 0.0/9.0/23.8
i lab 6.8 +4.78b 4.3;9.2 0.0/6.4/14.7
PEEK/0% R T chair 3124682 27.7;34.6 12.1/31.0/41.2
lab 31.0 + 49 ABa 28.4; 33.5 22.3/31.6/38.6
LED-LCU chair 142+ 64" 10.8; 174 0.0/15.6/23.6
i lab 132 +£ 9.6 b 8.3;18.0 0.0/10.9/35.3
PEEK/20% HALLCU chair 3094602 27.7,339 15.3/32.5/39.1
lab 35.1 4 10.0 %42 30.0; 40.2 0.0/37.3/43.9
LED-LCU chair 135+92P 8.8;179 0.0/12.9/34.5
i lab 7.8 + 6.6 *ABDb 44,112 0.0/8.2/17.3
PEEK/>30% HALLCU chair 29.0 +£ 9.8 %2 24.0;339 4.6/30.7/40.6
lab 26.3+9.882 21.3;31.3 2.6/28.3/39.7

LED: Light-emitting diode; HAL: halogen; LCU light curing unit; chair: chairside; lab: labside. * No normal
distribution. *B Significant differences between the PEEK compositions with the same light unit. * Significant
differences between the light units with the same PEEK composition.

After dividing data according to null hypotheses, non-parametric tests indicated significant
differences between PEEK compositions with HAL-LCU and LED-LCU for labside application
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(p < 0.022) (Table 2). Compared to PEEK/0%, PEEK/20% resulted in a higher TBS when labside
LED-LCU were applied (p < 0.034). Compared to PEEK/>30%, PEEK/20% resulted in a higher TBS
when labside HAL-LCU was applied (p < 0.01). In comparison with PEEK/0% and PEEK/>30%, no
significant differences were found with respect to the LCUs (p > 0.181). Regarding the LCUs, significant
differences between PEEK /20% and PEEK/>30% were found (p < 0.001). For PEEK/20%, the labside
HAL-LCU resulted in a higher TBS than the chairside halogen unit (p = 0.007), while for PEEK/>30%,
the chairside LED-LCU reached higher values than the labside LED-LCU (p = 0.047) (Table 2, Figure 3).

50 . a . - a . . a .
P —— —t —t
E 35 &
E 30 AB
2 25 5
£
w 20
m 15 ta
10 s AB
5
0
o o [] ® o o o ® ] o o ®
T % B | R B BT B %3 B % B %
= 2 = = 2 = = 2 =
© © © | © « ®© | ® [ ®© |
5 - S - S - S - S - S -
LED-LCU HAL-LCU LED-LCU HAL-LCU LED-LCU HAL-LCU
PEEK/0% PEEK/20% PEEK/>30%

Figure 3. TBS (mean + SD) divided by different PEEK compositions and LCUs with significant

differences, respectively.

3.2. Fracture Types

The fracture types showed significant differences between the different LCUs (p < 0.001).
The adhesive fracture type occurred more frequently for specimens polymerized using LED-LCUs,
while for specimens polymerized with HAL-LCUs, the cohesive fracture type was observed more
frequently (Table 3). No differences in fracture type were found between PEEK compositions.
(p=0.878).

Table 3. Relative frequency of adhesive and cohesive fracture types and 95% CI divided by LCU and

PEEK composition.
Fracture Types
PEEK Light Curing Unit Adhesive Cohesive
chair 100 (80; 100) 0(0;19)
LED-LCU : .
PEEK /0% lab 94 (72; 100) 6 (0; 28)
chair 0(0; 19) 100 (80; 100)
HAL-LCU 6(0; 28) 94 (72; 100)
chair 83 (57;97) 17 (2; 42)
LED-LCU . .
PEEK/20% lab 100 (80; 100) 0 (0; 19)
chair 0(0; 19) 100 (80; 100)
HAL-LCU lab 0(0; 19) 100 (80; 100)
chair 89 (64; 99) 11 (0; 35)
LED-LCU , /
PEEK /~30% lab 89 (64; 99) 11 (0; 35)
chair 11 (0; 35) 89 (64; 99)
HAL-LCU lab 6 (0; 28) 94 (72; 100)

LED: Light-emitting diode; HAL: halogen; LCU light curing unit; chair: chairside; lab: labside.
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4. Discussion

Previously published literature has proven the adhesive system visio.link to achieve the best
bonding properties as a surface conditioner after pretreatment of PEEK specimens when applied as
recommended by the manufacturer. To the best of our knowledge, the impact of different light curing
units for polymerization of visio.link on the bonding strength in combination with different PEEK
compositions has not been investigated yet.

First of all, the results show that the highest bond strength for all PEEK compositions was
achieved after polymerizing visio.link using halogen LCUs for both chairside or labside application.
On the one hand, this is in accordance with all previously published studies [12,20-24]. On the
other hand—of course—this is in accordance with the recommendation of the manufacturer.
Basically, this fact is based on the chemical composition of visiolink as the used photoinitiator
(diphenyl(2,4,6,-trimethylbenzoyl)phosphinoxide) requires a certain wavelength to cure successfully.
The photoinitiator acrylphosphinoxide is a commonly used system for dental materials and shows the
corresponding absorption maximum at a wavelength of 380 nm. The results and technical details show
that the certain range of wavelength is only provided by the halogen LCUs but not by the LED-LCUs
(Figure 4). Alternatively, to acrylphosphinoxide, camphor quinone is another well-established
photoinitiator often used in dentistry. Compared to acrylphosphinoxide, camphor quinone shows the
absorption maximum at higher wavelengths (468 nm) (Figure 4). This range of wavelength in turn is
provided by the LED-LCUs but also by the HAL-LCUs and shows that HAL-LCUs provide a wider
range of wavelength and thus are applicable for curing different photoinitiator systems successfully.

Moreover, the results show that the bonding properties are affected by the PEEK composition,
as the amount of 20% TiO; filler particles resulted in the highest bond strength. Regarding the
halogen LCUs, this finding may be caused by the activation of TiO; particles at wavelengths smaller
than 385 nm. TiO; particles are known for intense UV absorption and superior hydrophilicity [25].
For medical applications, the antibacterial characteristics of irradiated TiO, materials especially are of
interest [26]. When the antibacterial activity of nano-TiOs-reinforced PEEK/PEI blends against two
bacteria was investigated, reduced survival rates of the bacteria after UV irradiation with a wavelength
of 365 nm were found [5]. This effect can be associated with the generation of reactive radicals
(oxygen species) when TiO, materials are irradiated with UV light [27]. As the results of the present
study were not explicit regarding the different PEEK compositions, it is a question whether dental
LCUs provide the spectral range and fluency rates that are needed in order to achieve a significant
photocatalytic effect of TiO; particles at all. The result that the TBS of PEEK />30% irradiated with the
labside HAL-LCU is not comparable to PEEK/20% could be explained by the differences in the type,
morphology, particle size, or possible coating of the TiO, particles. Unfortunately, no information about
the filler particles were provided by the manufacturer. However, with respect to the antibacterial action
of TiO; materials, a higher bioactivity was reported when TiO, nanoparticles were used compared to
conventional microparticles [28].

With respect to the present study, the generation of reactive radicals on the irradiated surface of
the 20%-TiO,-filled PEEK composition with the halogen LCUs may improve the bonding properties
to the initially inert surface character. This assumption can also be justified by a heating effect that
may be greater for halogen LCUs than for LED-LCUs. This in turn can be accompanied by a higher
degree of conversion of the adhesive monomers resulting in higher bond strengths. As the distance
between the light source and the specimen surface varies regarding chairside or labside LCUs, this
assumption should be investigated in detail using a standardized test set-up. The heating effect
should be determined with respect to the PEEK composition and the LCU in combination. Moreover,
a comparison of the output spectra of all investigated LCUs would be helpful in subsequent studies.
In general, the measurement of the light intensities of the chairside LED-LCUs showed higher values
than the chairside HAL-LCUSs, which are in accordance with the manufacturer’s information.

At last, the photocatalytic degradation of PEEK is another important aspect that has to be taken
into consideration when the surface is irradiated by LCUs to polymerize the transparent adhesive
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system visio.link. Even though PEEK is known to be resistant to radiation [2], investigations have
found an impact of UV radiation (250-400 nm) on the mechanical properties of PEEK sheets resulting in
reduced hardness [29]. This is comprehensible, as the photocatalytic degradation of PEEK causes chain
scission reactions, crosslinking, and the formation of carbonyl and hydroxyl groups [5,30]. Certainly,
in the ATR-FTIR spectrum of irradiated nano-TiO,-reinforced PEEK/PEI blends (356 nm), hardly any
changes were found. This proves the high UV resistance of the material; nonetheless, UV radiation
has also recently been used to functionalize PEEK materials [31], which in turn emphasizes the strong
effect of UV radiation on PEEK surfaces once again.

chairside LED-LCU

i labside LED-LCU

chairside HAL-LCU

labside HAL-LCU

RECCCLLLLLLLLLLe possible photocatalytic degradation of PEEK
690009 Activation of TiO, (photocatalytic effect)

A Absorption maxima of acrylphosphinoxide % Absorption maxima of camphor quinone

Ain nm
510

Figure 4. Summary of the possible parameters and effects that may influence the bonding properties to
different PEEK compositions with respect to the adhesive system visio.link that was polymerized with
four different LCUs and their corresponding wavelengths.

5. Conclusions

The adhesive system visio.link achieves effective and durable bonding with different PEEK
compositions when it is polymerized using a halogen LCU for 90 s. Due to the results found in
this study, varying parameters such as different ranges of wavelength and the presence of TiO;
filler particles are assumed to cause complex effects that influence the bonding properties for PEEK
conditioned with visio.link. Further research is necessary to prove and to understand the possible
impacts of these effects.
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The following abbreviations are used in this manuscript:

PEEK polyetheretherketone
MMA methylmethacrylate
DMA dimethacrlyate

TiO, titanium dioxide
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LCU light curing unit
FDPs fixed dental prostheses
VL visio.link
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Zusammenfassung

Problemstellung: Bei der Befestigung von Zirkonoxid Restaurationen kann bereits die

Oberflachenvorbehandlung  durch  Korundstrahlen zu einer  Schwéchung der
Materialeigenschaften  fuhren. Alternative, materialschonende Methoden zur

Oberflachenvorbehandlung sind wiinschenswert.

Ziel: Ziel der Untersuchung war es, den Einfluss einer Plasmabehandlung in Kombination mit
verschiedenen Universaladhasiven auf die Verbundeigenschaften zu Zirkonoxid zu

untersuchen.

Material und Methode: Es wurden 744 Zirkonoxid Prifkorper (n=186/Vorbehandlung)

hergestellt, auf Hochglanz poliert, und oberflachenvorbehandelt: (i) Plasma
(Sauerstoffplasma, 10 s, 5 mm), (i) Korundstrahlen (Aluminiumoxid, 50 um, 0.05 MPa, 5 s,
10 mm), (iii) Korundstrahlen + Plasma, und (iv) ohne Vorbehandlung (hochglanzpoliert). Die
Oberflachenrauigkeit (Ra) und die Oberflachenenergie (SFE) wurden bestimmt
(n=6/Vorbehandlung). Die Prufkdrper zur Messung der Zugverbundfestigkeit (TBS) wurden
entsprechend der Oberflachenkonditionierung weiter unterteilt (n=18/Konditionierung): Clearfil
Ceramic Primer (PCU), All-Bond Universal (ABU), Adhese Universal (AU), Clearfil Universal
Bond (CUB), G-Premio Bond (GPB), Futurabond U (FBU), iBond Universal (IBU), One Coat 7
Universal (OCU), Scotchbond Universal (SBU), und ohne Konditionierung. Fir PCG wurde
das Befestigungsmaterial Panavia F2.0 verwendet, fir alle anderen Gruppen DuoCem. Nach
kinstlicher Alterung durch Lagerung in destilliertem Wasser (24 h; 37°C) und
Thermolastwechsel (5000x; 5°C/55°C) wurde die Verbundfestigkeit gemessen und
Bruchbilder bestimmt (FTs). Die Daten wurden mittels univariater ANOVA mit partiellem Eta-
Quadrat (ne?), dem Kruskal-Wallis H, Mann-Whitney U, und Chi2 Test analysiert (p>0,05).

Ergebnisse: Die Vorbehandlung mit Plasma fihrte zu einer Steigerung der
Oberflachenenergie, zeigte jedoch keinen Einfluss auf Oberflachenrauigkeit. Korundstrahlen
erzielte die hochste Oberflachenrauigkeit und im Vergleich zu den Gruppen mit
Plasmavorbehandlung oder ohne Vorbehandlung héhere Verbundfestigkeiten. SBU und AU
resultierten im Vergleich zur positiven Kontrollgruppe (PCU) in der hochsten Verbundfestigkeit.
Die Verbundfestigkeit von OCU, FBU, ABU, IBU, und GPB war hingegen vergleichbar mit der
positiven Kontrollgruppe (PCG). CBU erzielte die niedrigsten Verbundfestigkeitswerte.
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Schlussfolgerung: Die Oberflachenvorbehandlung von Zirkonoxid mit Plasma kann die
Vorbehandlung mittels Korundstrahlen nicht ersetzen, um einen dauerhaften Verbund zu
erzielen. Fir ein erfolgreiches Klinisches Ergebnis ist die Verwendung von MDP-haltigen

Adhéasiven von Bedeutung.

Klinische Relevanz: Die Kombination von Korundstrahlen bei geringem Druck (0.05 MPa) und

der Verwendung von Universaladhésiven steigert den Kklinischen Erfolg von adhasiv

befestigten Zirkonoxid Restaurationen.
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Abstract

Objective The purpose of this study was to analyze the impact of plasma treatment and (universal adhesives) UAs on the bonding
properties of zirconia.

Material and methods Zirconia specimens (N =744; n = 186/pretreatment) were prepared, highly polished, and pretreated: (i)
plasma (oxygen plasma, 10s, 5 mm), (ii) airbome-particle abrasion (alumina, 50 pm, 0.05 MPa, 5 s, 10 mm), (iii) airborne-
particle abrasion + plasma, and (iv) without pretreatment (highly polished surface). Surface roughness (R,) and surface free
energy (SFE) were measured (n = 6/pretreatment). Tensile bond strength (TBS) specimens (1 = 180/pretreatment) were further
divided (n = 18/conditioning): Clearfil Ceramic Primer (PCG), All-Bond Universal (ABU), Adhese Universal (AU), Clearfil
Universal Bond (CUB), G-Premio Bond (GPB), Futurabond U (FBU), iBond Universal (IBU), One Coat 7 Universal (OCU),
Scotchbond Universal (SBU), and no conditioning. PCG was luted with Panavia F2.0 and the remaining groups with DuoCem.
After storage in distilled water (24 h; 37 °C) and thermocycling (5000>; 5 °C/55 °C), TBS was measured and fracture types (FTs)
were determined. Data were analyzed using univariate ANOVA with a partial eta square (3p%), the Kruskal-Wallis , the Mann—
Whitney U, and the Chi? test (P <.05).

Results Plasma treatment resulted in an increase of SFE but had no impact on R,. Airborne-particle abrasion resulted in the
highest R, and a higher TBS when compared with plasma and non-treatment. SBU and AU obtained a higher TBS when
compared with PCG. OCU, FBU, ABU, IBU, and GPB indicated comparable TBS to PCG. CUB revealed the lowest TBS.
Conclusions Plasma treatment cannot substitute airborne-particle abrasion when bonding zirconia but MDP-containing adhe-
sives are essential for successful clinical outcomes.

Clinical relevance Airborne-particle abrasion with a low pressure (0.05 MPa) in combination with UAs promotes the clinical
success of adhesively bonded zirconia restorations.

Keywords Zirconia - Surface pretreatment - Oxygen plasma - Air-particle abrasion - Universal adhesives - Tensile bond strength -
Surface roughness - Surface free energy

4 Bogna Stawarczyk

bogna.stawarczyk @med.uni-muenchen.de Introduction

The development of new zirconia materials is a topic of broad
and current interest. Since the emergence of interest in the
application of zirconia as a monolithic material [1-3], the
development and use of new materials aims to consistently
combine sound mechanical properties with even higher trans-
lucency. While 3mol% yttria stabilized zirconia
polycrystal (3Y-TZP) is inferior as an aesthetic perspective,
research has confirmed that it satisfies the demand as core
material for ceramic restorations. The sound application and
success rates of 3Y-TZP have been satisfactorily proven [4-6],
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with the survival rate of zirconia FDPs being similar to that of
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metal ceramics [7-10]. However, the successful outcome of
FDPs depends on the material properties as well as the luting
protocol. Due to the high flexural strength of the material,
zirconia restorations can either be cemented with traditional
cements or adhesively bonded with composite resins.
Traditional cements are user-friendly and cost-effective but
may detract from the aesthetic outcomes of the restoration
[11]. The impact on aesthetic outcomes is of particular interest
for high translucent zirconia and the utilization of thinner res-
torations for conservative restorative protocols.

The current approach supported by the literature recom-
mends resin bonding [12, 13]; it suggests even greater success
may be achieved using composite resin or self-adhesive resin
cements [14, 15]. Resin bonding is desirable in the case of
minimally invasive treatments [11], when a preparation design
provides little retention [15, 16], or when the prepared tooth
structure is unusually short or tapered [17]. When compared to
conventional cements, resin bonding is time-consuming, tech-
nique sensitive, and susceptible to contamination [15].
Surface pretreatment is required as a durable bond to zirconia
can only be achieved after airborne-particle abrasion using
alumina particles (Al,Os) followed by the application of an
agent containing special (phosphate) monomers [12, 13, 18,
19]. In this context, 10-methacryloyloxydecyl dihydrogen
phosphate (MDP) is the most popular phosphate monomer.
MDP is well investigated in the literature and is applied in a
variety of adhesives like most of the universal adhesives
(UAs). UAs contain varying amounts of selected acidic mono-
mers [20]. The bond mechanism between MDP and zirconia
illustrates that MDP concentration plays a significant role
[21-23]. Since the approach of comined micromechanical
and chemical surface pretreatment is established [24], it has
been introduced as the “APC (airborne-particle abrasion,
zirconia primer, adhesive composite resin) Concept” in the
clinical literature [25]; the surface pretreatment by airborne-
particle abrasion requires further scrutiny in dental science
research.

For airbome-particle abrasion of zirconia using Al,Os, on-
ly a moderate pressure should be applied to prevent uninten-
tional surface damage [12, 19, 26]. The effect of air-particle
abrading has been surrounded by academic debate [27-31]
with some evidence revealing serious surface defects such as
flaws, plastic deformation, embedded abrasive Al,O;, and
microcracks [32, 33]. Microcracks are particularly significant
in this context given the characteristic brittleness of zirconia.
In addition, a phase transformation with an increased mono-
clinic volume fraction has been observed indicating the seri-
ous impact of airborne-particle abrasion on material proper-
ties. These factors have led to the pursuit of viable alternative
methods which may have the potential to fulfill the need for a
pretreatment of the inner surface of zirconia restorations
[34-37]. Among airbore particle abrasion, tribochemical sil-
ica coating, selective laser etching, and laser irradiation are
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alternative methods for mechanical surface treatments [35].
Silanization as well as the use of acid etching solutions or
phosphate and carboxylic primers are examples of chemical
surface treatment methods [35]. Furthermore, the application
of plasma suggests a likely solution. Plasma is widely used for
surface activation [38, 39], as there are many active species in
plasma that can increase the surface energy and optimize the
surface chemistry of substrates without affecting bulk proper-
ties. The application of non-thermal plasma is unlikely to in-
duce critical defects. Recent published data either found no
impact on bond strength of resin cement to zirconia after the
application of nonthermal argon plasma [40], while others
have indicated improved bond strength values of self-etch
resin materials to zirconia after non-thermal argon plasma
treatment [41, 42]. Still, others have recommended a combi-
nation of surface treatments, since non-thermal argon plasma
was less effective in comparison to silane treatment [43].
The present investigation considered plasma treatment as a
viable alternative pretreatment to achieve reliable bonding to
zirconia [38, 39, 41, 42] combined with different UAs [21, 23,
43]. The purpose was to analyze the impact of plasma treat-
ment and UAs on the bonding properties to zirconia. Firstly,
the impact of plasma treatment, airborne-particle abrasion, as
well as a combination of airborne-particle abrasion and plas-
ma on surface R, and SFE of zirconia was analyzed. Then, the
impact of surface pretreatments combined with the use of
different UAs was investigated on TBS between zirconia
and CRC. The research hypothesis concludes that the combi-
nation of plasma treatment and conditioning using UAs has a
positive impact on TBS results between zirconia and CRC.

Materials and methods
R, and SFE measurements

For R, and SFE measurements, 24 zirconia specimens (3.5 x
0.5 % 1.1 em) were cut from zirconia blanks (Cerapp 3Y-TZP
Discs, IBS—Ingenieurbiiro Sax, Kaiseresch, Germany), and
sintered according to the manufacturer’s instructions.
Specimens were embedded in acrylic resin (ScandiQuick A
and B; Scan-Dia, Hagen, Germany) and polished up to P4000
(SiC paper; Struers, Ballerup, Denmark) with an automatic
polishing device (Tegramin 20, Struers) under permanent wa-
ter cooling. Then, specimens were divided into four groups
according to plasma (oxygen plasma, 10 s, 5 mm), airborne-
particle abrasion (alumina, 50 pum, 0.05 MPa, 5 s, 10 mm),
airborne-particle abrasion + plasma, and without pretreatment
(highly polished surface) (n= 6/pretreatment). For plasma
treatment, oxygen plasma was applied perpendicularly to the
zirconia surface for 10 s at a distance of 5 mm moving longi-
tudinally (OPLASMA; SisoMM, Hasselt, Belgium). For
airborne-particle abrasion, Al,O3; with a mean particle size
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of 50 pm (Orbis Dental, Miinster, Germany) was applied to
the zirconia surface with a pressure of 0.05 MPa, for approx-
imately 5 s at 10 mm distance and 45° between nozzle and the
specimen surface (basis Quattro [S; Renfert, Hilzingen,
Germany). The specimen surface was airborne-particle abrad-
ed in sinuous lines from top to bottom and turned in a clock-
wise direction by 90° to guarantee a consistent abrasion of the
surface. The specimens were ultrasonically cleaned in ethanol
for 60 s (L&R Transistor/Ultrasonic T-14; L&R Ultrasonics,
Keamny, NJ, USA). Half of the airborne-particle abraded spec-
imens were additionally treated with plasma. Remaining spec-
imens were left without additional pretreatment and referred to
the highly polished zirconia surface. R, and SFE were mea-
sured immediately following pretreatments. R, was measured
six times (3 horizontal and 3% vertical) on each specimen
using a tactile profilometer (MarSurf M400; Mahr, Gottingen,
Germany). The measuring length was defined to 5.6 mm with
3 mm distance between each single track. The cutoff wave-
length was 800 um. SFE was determined by contact angle
measurements (EasyDrop; Kriiss, Gilching, Germany) using
distilled water and diiodomethane (Sigma-Aldrich, CAS No.
75-11-6) at room temperature. For each test liquid, three drops
with a defined drop volume (5 pl) were applied using the
sessile drop method. After 5 s specimens were photographed,
the drop contour was detected using the software provided.
The drop shape was fitted to the baseline and contact angles
were determined. SFE (o) was calculated according to

Owens, Wendt, Rabel and Kaelble (OWRK) oy = o4 + 0,—2

(1 ot + \/ob-oT ) with “s” indicating the substrate, “1”
indicating the liquid, “d” indicating the dispersive part, and
“p” indicating the polar part of surface tension.

TBS measurements and FT analysis

For TBS, 720 zirconia substrates (4 x 4 mm) were prepared as
described above. Pretreated groups were further divided into
10 subgroups and immediately conditioned using 8 UAs
(Fig. 1), namely All-Bond Universal (ABU), Adhese
Universal (AU), Clearfil Universal Bond (CUB), G-Premio
Bond (GPB), Futurabond U (FBU), iBond Universal (IBU),
One Coat 7 Universal (OCU), and Scotchbond Universal
(SBU) (Table 1). A thin film of UA was applied to the spec-
imen surface and polymerized for 10 s at a distance of 5 mm
(Elipar S10; 3M, Seefeld, Germany) as recommended by the
manufacturers. The light intensity was previously determined
to be 1250 mW/em? (Bluephase Meter II; Ivoclar Vivadent,
Schaan, Liechtenstein). Then, an acrylic cylinder (SD
Mechatronik, Feldkirchen, Germany) with an inner diameter
of 2.9 mm was positioned in the center of the specimen sur-
face, filled with the CRC (DuoCem dentin; Colténe/
Whaledent, Altstatten, Switzerland) and polymerized for
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20 s (Elipar S10; 3M). For one group per pretreatment, the
specimens were left without conditioning (7 = 18/pretreat-
ment) and the acrylic cylinder was directly bonded to the
pretreated specimen surfaces. For the positive control group
(PCQ), Clearfil Ceramic Primer was applied for 10 s using a
microbrush. The acrylic cylinder was bonded with Panavia
F2.0 (Kuraray Noritake, Kurashiki, Japan) and polymerized
for 20 s. All specimens were stored in distilled water for 24 h
at 37 °C (HeraCee 150; Heraeus, Hanau, Germany) and arti-
ficially aged by thermal cycling (Thermocycler THE 1100,
SD Mechatronik).

After 5000 thermal cycles between 5 °C and 55 °C and a
delay of 1 h at room temperature (23 °C), TBS was measured
(RetroLine, Zwick/Roell, Ulm, Germany). Tensile stress was
applied perpendicularly to the specimen surface with a cross-
head speed of 5 mm/min until fracture. Therefore, the speci-
men was positioned in a specially designed test apparatus in
the universal testing machine. Fracture load was determined,
and TBS was calculated by dividing the fracture load by the
bonding interface area. Subsequently, FT of each specimen
was microscopically determined at a magnification of 20x
(Carl Zeiss Axioskop 2 MAT, Zeiss, Oberkochen,
Germany). Fracture types (FTs) were defined in adhesive with
no CRC remnants left on the zirconia surface and cohesive
with CRC remnants partially left on the zirconia surface.

Statistical methods

Descriptive statistics were computed (IBM SPSS Statistics V
23; IBM, Armonk, NY, USA). For quantitative variables, the
assumption of normality was tested using the Kolmogorov—
Smirnov test. For global analysis, univariate ANOVAs and
partial eta squared (#p?) were calculated. For non-parametric
analysis, the Kruskal-Wallis /# and Mann—-Whitney U tests
were performed and the frequency of FTs was analyzed by
Chi? test and Ciba—Geigy table. For all statistical analyses,
p <0.05 was interpreted as statistically significant.

Results

The Kolmogorov—Smirnov test indicated normally distributed
values for R, (p = 0.200), but a higher rate of violation of the
normality assumption for SFE (50%, p <0.024). Hence, R,
was analyzed parametrically and SFE non-parametrically.
Airbome-particle abrasion and airborne-particle abrasion with
plasma treatment presented higher R, when compared to plas-
ma pretreated specimens or specimens without pretreatment
(p<0.001) (Fig. 2). Plasma treatment and airborne-particle
abrasion with plasma treatment resulted in the highest SFE
values (p < 0.001) (Fig. 3). Airborne-particle abrasion demon-
strated higher SFE values than without pretreatment
(p<0.001).
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Fig. 1 Study design presenting
schematic categorization of
groups
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The highest impact on the TBS was exerted by the condi-
tioning (np” = 0.670, p < 0.001), followed by interactions be-
tween pretreatment and conditioning (7> = 0.123, p < 0.001),
as well as by the pretreatment solely (T’pz =0.037, p<0.001).
The Kolmogorov—Smimov test indicated a higher rate of vio-
lation of the normality assumption for TBS (17%, p <0.044)
which might be attributed to single statistical outliers. In gen-
eral, airborne-particle abrasion resulted in higher TBS values
when compared to plasma and without pretreatment within the
different pretreatment methods (p < 0.001). Within condition-
ings, SBU and AU obtained a significantly higher TBS com-
pared to PCG (p <0.001). All other UAs except CUB resulted
in comparable TBS to PCG. CUB revealed the lowest TBS
within all UAs (p <0.001), while all specimens without con-
ditioning displayed pretest failures.

ABU resulted in a higher TBS after airborne-particle abra-
sion than after plasma treatment and without pretreatment
(p<0.013) (Table 2). For CUB, airborne-particle abrasion
demonstrated the highest TBS (p < 0.004). Plasma treatment
resulted in a higher TBS than without pretreatment
(p <0.006). PCG demonstrated a higher TBS following the
application of sole airborne-particle abrasion or in combina-
tion with plasma (p < 0.014). No differences between the pre-
treatment methods for the remaining UAs were observed
(p>0.051).

For airborne-particle abrasion, ABU achieved a higher
TBS than GPB (p <0.001). When airborne-particle abrasion
with plasma or sole plasma treatment was applied, CUB
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resulted in the lowest TBS regardless of the groups without
conditioning (p <0.001). For plasma treatment, GPB and
CUB were in same range of values, while AU, SBU and
OCU achieved the highest values of all UAs (p <0.001).
Without pretreatment, CUB resulted in the lowest values
followed by GPB and PCG (p <0.001). All other UAs except
OCU were in same value range with GPB and PCG. OCU
achieved the highest TBS (p=0.001). Differences between
the tested groups with respect to the FTs were determined
(p<0.001). Predominantly, cohesive FTs were observed ex-
cept for the groups without conditioning where the adhesive
FT occurred (Table 2).

Discussion

Developing high translucent zirconia materials requires a reliable
process for adhesive boding being particularly beneficial for
minimally invasive dentistry, minimal restoration thickness, and
for achieving optimal aesthetic outcomes. Therefore, avoiding
airborne-particle abrasion is desirable to prevent material
damage. This objective seems difficult given the surface pretreat-
ment by aitborne-particle abrasion results in the highest TBS, an
observation corroborated by prior research [32].

The activation of zirconia by oxygen gas plasma showed a
significantly higher SFE than after airbome-particle abrasion
and is in accordance with literature [40, 42]. The increase in
SFE might be caused by functional groups and reactive sites
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Fig. 2 Mean R, (in um) after

appropriate surface pretreatment 0.257

0,20

0,15

mean Ra/ pm

0,10

0,054

0,00—

on the zirconia surface which improve the wettability [44].
Current findings proved an increase in the amount of oxygen
and a decrease in the amount of carbon on the zirconia surface
after plasma treatment [45]. It was concluded that the surface
chemistry of zirconia was changed and that the application of
non-thermal plasma has a cleaning potential by reducing or-
ganic contaminants on the zirconia surface [44, 45].
Conversely to this, others have suggested a deposition of im-
purities during plasma treatment [32].

In support of the present results, previous studies have
found no impact of plasma treatment on R,, but a significantly

plasma air-particle air-particle without
abrasion  abrasion+plasma
Pretreatment

lower bond strength compared to airborne-particle abraded
specimens [32, 33].

Focusing on the results of tensile bond strength, a slight
increase was observed after treatment with plasma when com-
pared with specimens without pretreatment. Since bond
strength decreased after artificial aging, there is a likelihood that
the plasma activated surface was affected by hydrolysis and
thermal stresses at the interface by thermocycling. Therefore,
the research hypothesis was rejected. Previous studies confirm
that bonding between buildup hydroxyl groups and CRC is not
stable against the hydrolysis process and assume the deposition

Fig.3 SFE (in mN/mm?) after

appropriate surface pretreatment 100

mean SFE / mN/mm?
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plasma air-particle air-particle without
abrasion abrasion+plasma
pretreatment
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Table 2 Descriptive statistics
(minimum, median, maximum)
for TBS in MPa and percentage of

Minimum Median Maximum % Cohesive fracture
types and 95% CI

cohesive fracture with 95% CI
Plasma Without

CUB
GPB
PCG
ABU
IBU
SBU
AU
FBU
OoCu
Airborne-particle Without
abrasion FBU
PCG
GPB
OoCuU
AU
IBU
SBU
CUB
ABU
Airborne-particle Without
abrasion + plasma CUB
GPB
IBU
PCG
ABU
OoCu
AU
FBU
SBU
Without pretreatment Without
CUB
PCG
GPB
ABU
IBU
FBU
AU
SBU
OoCuU

0 0c 0 0 (0; 19)
12.1 33.2b 468 100 (80; 100)
13.8 35.6%b 475 83 (57:97)
139 38.8abAB 488 100 (80; 100)
154 39.3%abB 528 100 (80; 100)
27.1 40.6ab 50.1 94 (71; 100)
25.6 44.0a 577 100 (80; 100)
209 44.4a 64.8 100 (80: 100)
204 44 4ab 527 100 (80; 100)
232 455 569 100 (80; 100)

0 Oc 0 0 (0; 19)
27.9 40.7%b 53.6 100 (80; 100)
27.4 41.2bA 497 100 (80; 100)
22.9 41.3b 47.1 83 (57;97)
209 41.4b 58.6 100 (80; 100)
236 422b 68.1 100 (80; 100)
26.0 434b 56.0 94 (71; 100)
232 43.8b 54.0 100 (80; 100)
23.0 45.9b 55.9 100 (80; 100)
382 46.2%aA 63.4 100 (80; 100)

0 Oc 0 0 (0; 19)

0 30.4b 54.7 78 (51;94)
244 36.7ab 52.1 50 (25; 74)
24.8 403a 512 100 (80; 100)
315 40.72A 484 100 (80; 100)
29.9 4240AB 53.6 100 (80; 100)
19.7 43.7a 53.6 100 (80; 100)
326 444a 536 100 (80; 100)
282 45.0% 52.1 100 (80; 100)
247 4592 575 100 (80; 100)

0 0d 0 0 (0; 19)

0 16.6%¢ 50.7 56 (29: 79)
23.0 31.3bB 480 100 (80; 100)
159 33.5b 472 44 (20; 70)
17.6 352abB 55.7 100 (80; 100)
17.7 36.8ab 595 72 (45 91)
257 41.9ab 516 100 (80; 100)
24.2 45.4ab 55.6 100 (80; 100)
12.9 46.2%ab 524 100 (80; 100)
30.0 475 556 100 (80; 100)

Lowercase letters indicate significant differences between adhesive systems within one pretreatment. Uppercase
letters indicate significant differences between pretreatments within one adhesive system

*Non-normal distributed groups

of impurities during plasma treatment to be the reason [32].
Based on this statement, impurities might explain the observed
outliers in groups with plasma treatment. Controversially, im-
proved bond strength between CRC and zirconia with water-

38

resistant behavior was observed when treated with a non-
thermal methane gas plasma [38]. Progressive investigations
using plasma-enhanced sequential deposition of an
organosilane (tetramethylsilane) and benzene on bonding to

@ Springer
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zirconia displayed TBS values approximately twice that after
surface pretreatment using an established zirconia primer [39].
This suggests that further examination into the relationship be-
tween gas plasma treatment and zirconia may be warranted.
The combination of airborne-particle abrasion and the appli-
cation of phosphate-based functionalized monomers is the most
widely recognized method for bonding zirconia restorations.
Nonetheless, airborne-particle abrading of zirconia is broadly
discussed in the literature [32-36, 39] with the main function
being to clean and increase the surface area and to create the
conditions for chemical bonds [18, 19, 26, 37] and micro-
mechanical interlocking [32]. The significantly higher TBS re-
sults when airborne-particle abraded zirconia did not undergo
ultrasonically cleansing and support the assumption that Al,O3
particles might increase the adhesion efficiency between CRC
and zirconia [31]. The overall effect of Al;O3 on bonding prop-
erties was explained with its ability to decontaminate the bond-
ing surfaces [25]. Nonetheless, damage to zirconia was observed
resulting in a transformation from the tetragonal to the mono-
clinic phase accompanied by decreasing values of flexural
strength [33]. It is probable that structural defects were the likely
cause of decreasing TBS values after water storage even when a
low pressure and a particle size of 30 pm were applied [36].
The use of functional monomers like MDP is essential in
achieving long-term clinical success for bonding zirconia resto-
rations [13]. This was confirmed by the implemented groups
without conditioning which displayed pretest failures of all spec-
imens irrespective of the pretreatment. Since the conditioning
resulted in the highest impact on the TBS, the significance of
conditioning using MDP-containing adhesives was emphasized.
In comparison with the positive control group, two of the inves-
tigated UAs, namely Scotchbond Universal and Adhese
Universal, resulted in a significantly higher TBS, while another
five of the overall eight tested UAs were comparable to the
positive control group. This observation is supported by previous
results where 8 of the 10 tested UAs reached the highest TBS
after airbome-particle abrasion [20]. Current UAs contain differ-
ent functional monomers and thus have a different effectiveness
on zirconia. Since Scotchbond Universal and Adhese Universal
performed better than others, the significance of the MDP con-
tent in the chemical composition is emphasized. Previous studies
have found that TBS values depended on the MDP concentra-
tion with a minimum of 1 ppm [21]. When comparing different
MDP concentrations, a higher concentration of phosphorous was
found on the zirconia conditioned with an experimental primer
containing 10 wt% MDP. This concentration (10 wt% MDP)
resulted in a significantly higher shear bond strength values com-
pared to lower concentrations (5 wt% MDP) but indicated no
differences to even higher concentrations. Thus, the concentra-
tion of 10 wt% MDP appeared to be optimal for bonding be-
tween zirconia and CRC [23]. To understand the mechanism of
the chemical bonding between MDP and zirconia, it was found
that the MDP monomer can be absorbed onto zirconia particles
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by hydrogen bonding between the P=0 and the Zr—OH groups
or via ionic interactions between partially positive Zr and
deprotonated MDP (P-O-). Aside of ionic bindings, the pres-
ence of hydrogen bonding was evident [21].

Clearfil Universal Bond resulted in the lowest TBS values.
Even though the manufacturer indicates that Clearfil Universal
Bond does contain MDP monomers (Table 1), no detailed in-
formation of the exact concentration is available. Thus, in ref-
erence to [23], it is suspected that the contained concentration of
MDP monomers in Clearfil Universal Bond is not optimal for
bonding to zirconia. Further, it is to be mentioned that the man-
ufacturers generally do not recommend interchanging products
like adhesive, opaquer, and composite resin materials from dif-
ferent manufacturers. If adhesive and composite resin materials
of different manufacturers are used, some manufacturers rec-
ommend the use of so-called activators for UAs when combine
with dual-polymerizing composite resin cements [20]. The use
of activators intends to guarantee a high rate of radicals and
conversion. But this was not attended in the present investiga-
tion (Fig. 1). Thus, the interchange within products could be
another possible explanation for the low TBS results of Clearfil
Universal Bond and could be rated as an application error. In
turn, this assumption is in contradiction with the high TBS
values performed by Scotchbond Universal, which is also rec-
ommended to be used with an appropriate activator.

For UAs, the present study confirmed the promoted bond-
ing properties to zirconia. To substantiate their beneficial ap-
plication regarding the versatility and flexibility towards var-
ious restorative materials, further investigations should be
conducted focusing on long-term clinical outcomes.

Conclusion

Within the limitations of this study, the following conclusions
may be drawn: Plasma treatment improved the SFE but had no
significant effect on tensile bond strength. Thus, plasma treat-
ment is not possible as a substitute for bonding zirconia res-
torations using airborne-particle abrasion. Airborne-particle
abrasion of zirconia restorations is recommended prior to ad-
hesive bonding using MDP-containing adhesives. The tested
UAs promoted bonding to zirconia.
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3 Diskussion

In diesem Abschnitt werden die jeweiligen Untersuchungen einzeln diskutiert.

3.1 Martenshéarteparameter von unterschiedlichen PEEK Materialien

nach Bestrahlung mit unterschiedlichen Wellenlangen
PEEK wird als einer der Hochleistungsthermoplaste durch einen geringen Elastizitaétsmodul
charakterisiert, welcher wiederum durch das Hinzufiigen von Fllstoffpartikel in Form von
Titanoxiden (TiO.) verbessert werden kann. Dies kann einen Einfluss auf die Harte haben,
welche wiederum in der alltéaglichen, zahnmedizinischen Anwendung von unterschiedlichen
Faktoren beeinflusst werden kénnte. Aus diesem Grund prifte die vorliegende Untersuchung
die Martensharteparameter von unterschiedlichen TiO, gefiillten PEEK Materialien nach der
Bestrahlung mit verschiedenen Wellenldngenbereichen und vergleicht die initialen

Martensharteparameter der PEEK Materialien mit denen von menschlichen Zahnen.

Die Ergebnisse zeigen, dass die Martensharte von PEEK durch das Hinzufigen von TiO»
Fuallstoffpartikeln mit zunehmendem Fillstoffgehalt signifikant verbessert werden kann. Dies
stimmt mit den Ergebnissen aus einer vorherigen Untersuchung uberein, in welcher die
Mikroharte von PEEK untersucht wurde und bestatigte, dass mit steigendem Fllstoffgehalt
die Hartewerte zunehmen [34]. Zusatzlich wurde geschlussfolgert, dass PEEK Materialien, die
mit Nanofullstoffpartikeln gefillt sind, eine héhere Mikrohéarte erzielen als PEEK Materialien,
die mit Makrofullstoffpartikeln gefullt sind. Dies zeigt, dass die Harteparameter sowohl durch
die Grole der Fullstoffpartikel als auch die Verteilung der Fiillstoffpartikel beeinflusst werden
[30,34]. In Bezug auf die vorliegende Untersuchung, liegen seitens der Hersteller leider keine

Informationen zur Grol3e der Fullstoffpartikel in den untersuchten PEEK Materialien vor.

Mit zunehmendem Anteil an TiO, Fullstoffpartikeln wurde aufgrund des koharenten
Kristallisationsgrads auch eine Steigerung der Biegefestigkeit und des Elastizititsmoduls
festgestellt. Da dieser Effekt nicht auch fir PEEK Materialien, die mit Bariumsulfid (BaSOa4)
geflllt sind zu beobachten war, wurde im Vergleich zu BaSO, Fullstoffpartikeln eine hdhere
Harte fur TiO, Flllstoffpartikel angenommen [3], was wiederum die zunehmende Harte in der
vorliegenden Untersucht stitzt. Darlber hinaus wurde eine homogene und gleichmaRige
Verteilung der Fullstoffpartikel in der Polymermatrix sowie ein guter Verbund zwischen
Flllstoffpartikeln und Polymermatrix angenommen, da bei Biegeprufungen von ungefillten
und gefillten PEEK Materialien (BaSO4 und TiO>) keine Fraktur der Prufkorper erzielt wurde
[3]. Aufgrund dieser Tatsache ist davon auszugehen, dass die gemessenen Hartewerte der
PEEK Materialien einheitlich sind.

Im Vergleich zu den herkbmmlichen Methoden der Hartemessung, wie Vickers, Brinell,

Rockwell oder Knoop, werden bei der Martenshartemessung durch das Messen des
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Eindringmoduls (Err) zusatzliche Informationen Uber die Materialeigenschaften gewonnen.
Dies ist vor allem fur polymerbasierte Materialien, wie PEEK, von Vorteil. In Anbetracht
dessen, dass die Hartewerte aus der erzielten Eindringtiefe resultieren, sind die Effekte der
elastischen und plastischen Verformung, sowie die viskoelastische Verformung in den
Hartewerten enthalten [30, 33]. In Bezug auf die initialen Martensharteparameter zeigen die
untersuchten PEEK Materialien in Abhéngigkeit vom TiO- Fullstoffgehalt auch eine Zunahme
des Eindringmoduls. Eine Steigerung des Eindringmoduls weist eine Abnahme in der
Elastizitdt des Materials nach, wird mit einem zunehmenden Elastizitatsmodul assoziiert und
stimmt mit vorherigen Untersuchungen Uberein [3]. FUr dentale Restaurationen ist zum einen
ein ausreichender Elastizitditsmodul wichtig, um eine ausreichende Stabilitat zu gewahrleisten.
Wohingegen zum anderen eine ausreichende Elastizitat eines Materials auch von Vorteil sein
kann, um Antagonisten vor Abrasion zu bewahren und dem Kiefergelenkt dampfende
Eigenschaften zur Verfigung zu stellen. Offensichtlich stellt ein zunehmender TiO>
Fullstoffgehalt aufgrund der hoheren Harte der Fullstoffpartikel einen zunehmenden
Elastizitatsmodul der PEEK Matrix sicher. Dennoch ist nicht sicher, ob die Zunahme des
Elastizitatsmoduls durch das Fillen von PEEK mit TiO, bereits fir eine gewisse Stabilitat und
Langzeitbestandigkeit fur dentale Restaurationen ausreicht. Untersuchungen zum Verhalten
bei Biege- und Druckbelastungen von unterschiedlichen PEEK Materialien bestétigten, dass
alle Materialien fur den Einsatz als Restaurations- und Implantatmaterial geeignet sind. Alle
untersuchten Materialien zeigten eine hohere Biegefestigkeit als die Mindestfestigkeit
(65 MPa), die fir den zahnmedizinischen Gebrauch gefordert wird. Selbst fiir das ungefiilite
PEEK Material konnte in Bezug auf die maximale Bisskraft eines Molaren eine ausreichende
Druckfestigkeit von 122,77 MPa ermittelt werden [3,4].

Neben dem PEEK Material und dem Anteil des TiO; Fillstoffgehaltes kénnen Hartewerte auch
durch die Bestrahlung mit Polymerisationslampen und entsprechend unterschiedlichen
Wellenlangen beeinflusst werden. Dies ist wichtig zu beachten, da Restaurationsmaterialien
im zahntechnischen (labside) und zahnarztlichen (chairside) Gebrauch haufig Licht aus
unterschiedlichen Wellenlangen ausgesetzt sind. Im Rahmen der vorliegenden Untersuchung
basierte die Auswahl der Wellenlangen, oder eher gesagt der Polymerisationslampen,
zundchst auf dem Unterschied zwischen einer konventionell verwendeten Halogen-
Polymerisationslampe und den immer haufigen eingesetzten, lichtemittierenden Dioden (LED)
Polymerisationslampen.  Letztgenannte  zeichnen sich  durch einen  kleineren
Wellenlangenbereich, héhere Lichtintensitaten, langere Lebensdauer und der Vermeidung von
Warme- und Gerduschentwicklung aus. Die Ergebnisse zeigen deutlich niedrigere
Martensharteparameter, wenn die Prufkorperoberflache im Vergleich zu einer Wellenléange
von 430-480 nm mit 380-500 nm bestrahlt wurde, unabhéngig von der Dauer der Bestrahlung.

Somit kann davon ausgegangen werden, dass entweder die Wellenlange von 380-500 nm
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(Halogen-Polymerisationslampe) die PEEK Matrix erweicht, oder dass die Wellenlange von
430-480 nm (LED-Polymerisationslampe) eine Versprodung der PEEK Matrix hervorruft.
Allgemein ist der Hochleistungsthermoplast PEEK zwar fir seine hohe Bestandigkeit
gegenluber Gamma-Strahlung bekannt, dennoch haben Untersuchungen gezeigt, dass UV-
Strahlung zu Oxidationsprozessen auf der Materialoberflachen flhren kénnen [37]. Der
Aspekt, dass UV-Strahlung auch zur Oberflachenfunktionalisierung von Biomaterialien wie
PEEK genutzt wird, unterstreicht die Wirkung der Strahlung [36]. In einer Untersuchung, bei
welcher die photochemische Reaktion von PEEK unter Zugbelastung und nach der
Bestrahlung mit UV-Strahlen im Wellenlangenbereich von 250-400 nm unter Verwendung
einer Xenonlampe analysiert wurde, konnte ein Einfluss auf die mechanischen Eigenschaften
festgestellt werden [35]. Hier nahm die Harte von PEEK Folien nach der Bestrahlung mit UV-
Strahlen zu. Diese Beobachtung wurde durch eine erhdhte Vernetzungsdichte des Materials
gerichtfertigt, welche durch die Bestrahlung mit UV-Licht verursacht wird [35]. Nach der
Bestrahlung der PEEK Oberflachen im Wellenlangenbereich von 430-480 nm konnten die
hoheren Hartewerte somit auf eine hohere Vernetzung zurtickgefuhrt werden, die durch die
Polymerisationslampe hervorgerufen wurde. Die umgekehrte Annahme, dass die Wellenl&nge
von 350-500 nm die PEEK Oberflache erweicht, ist jedoch weiterhin denkbar, da TiO, Partikel
fur ihren photokatalytischen Effekt bekannt sind, der durch Strahlung mit einer Wellenlange
kiurzer als 415 nm verursacht wird [38,39]. In diesem Fall kann angenommen werden, dass die
TiO, Flllstoffpartikel durch die Bestrahlung mit 380-500 nm in der PEEK Matrix aktiviert
werden, wodurch sich das Polymernetzwerk lockert, somit eher nachgibt und weniger resistent
gegen den Eindruck des Prifstempels wird. Beide Wellenlangenbereiche, die zu
unterschiedlichen Werten der Harteparameter fihren, gehéren zu den Polymerisationslampen
fur die chairside Anwendung. Die Tatsache, dass der Abstand zwischen Priufkérperoberflache
und Lichquelle bei Polymerisationslampen flir die chairside Anwendung geringer ist, als bei
Polymerisationslampen die laborseitig (labside) eingesetzt werden, kann bereits eine
Erklarung daflrr sein, dass die labside Polymerisationslampen keinen Unterschied in den
Hartewerten zeigten. Der definierte Abstand von 5 mm zwischen der Lichtquelle und der
Prufkorperoberflache basierte auf der Anwendung der chairside Polymerisationslampen in der
klinischen Praxis. Eventuell kann ein noch kleinerer Abstand einen Energieverlust verhindern,
welcher wiederum die Ergebnisse beeinflussen konnte. Um diese Annahme zu untersuchen,

ist ein standardisierter Prufaufbau notwendig.

Fur weitere mdgliche Erklarungen wurden die untersuchten Polymerisationslampen auf eine
Temperaturzunahme an der Prufkérperoberflache fur bis zu 90 s untersucht. Hierbei wurde die
groldte und vergleichbare Warmeentwicklung bei den beiden Polymerisationslampen fir die
chairside Anwendung bei den Wellenlangen von 380-500 nm und 430-480 nm beobachtet,

was in Ubereinstimmung mit den Polymerisationslampen ist, die in Bezug auf die
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Harteparameter zu unterschiedlichen Werten fiihrten. Aus diesem Grund, ist ein Effekt der
Warmeentwicklung auf die Hartewerte weniger wahrscheinlich. Dartber hinaus sollte PEEK
als Hochleistungsthermoplast mit einer Schmelztemperatur von nahezu 334°C der
Warmeentwicklung, die von dental eingesetzten Polymerisationslampen erzeugt wird,

bestandig sein.

Die initialen Werte der Martensharte lagen fur die untersuchten PEEK Materialien bei ungefahr
200 N/mm2 und sind demnach in Ubereinstimmung mit den Ergebnissen vorheriger
Untersuchungen, in denen sich die Martensharte von PEEK als vergleichbar mit der von
PMMA-basierten Materialien erwies [44,45]. Ergédnzend verglich die vorliegende
Untersuchung die initialen Martenshéarteparameter von PEEK mit denen von nattrlichem,
menschlichem Zahnschmelz und Dentin, und zeigte, dass die Werte nicht vergleichbar sind.
Naturliches Dentin zeichnet sich durch einen Martenshartewert aus, der etwa zehnmal hoher
ist als die Werte von verschiedenen PEEK Materialien. Zusatzlich weist Dentin einen
Elastizitatsmodul von 15 GPa auf. Fir natirlichen Zahnschmelz steigt dieser sogar in den
Bereich von 40-83 GPa [47]. Begriindet werden diese Unterschiede durch die unterschiedliche
chemische Zusammensetzung zwischen der natirlichen Zahnstruktur und synthetischen
Polymeren. Wahrend Schmelz und Dentin hauptsachlich aus anorganischen Mineralien wie
Kalzium und Phosphat bestehen, wird das Polymernetzwerk von PEEK Uberwiegend aus
Kohlenstoffatomen mit entsprechenden funktionellen Gruppen aufgebaut, und ist somit durch
einen organischen Charakter gekennzeichnet. Dariliber hinaus bilden die anorganischen
Mineralien des natlrlichen Zahnes eine kristalline Struktur, wahrend ungefllltes PEEK als
teilkristallines Material nur eine Kristallinitét von etwa 35% aufweist [43]. Dieser Unterschied
wird in den Eindringkurven wahrend der Martenshartmessung ersichtlich. Hier wird fur alle
getesteten Materialien, bis auf Zahnschmelz, bei maximaler Belastung eine geringe Abnahme
der Kraft und der Eindringtiefe beobachtet. Da Schmelz in der vorliegenden Untersuchung das
harteste Material mit der hochsten Kristallinitdt und der niedrigsten Elastizitat ist, wird
angenommen, dass die plastische Verformung hauptsachlich wahrend des Eindringens des
Prufstempels erfolgt. Fur Materialien mit einer hoheren Elastizitat wird ein geringerer Anteil der
plastischen Verformung vermutet, sowie eine kurzweilige Verankerung des Eindringkorpers
unter maximaler Belastung, welche auf die weicheren Oberflacheneigenschaften

zuruckzufihren ist.

Auch wenn die vorliegende Untersuchung gezeigt hat, dass die Martenshéarteparameter von
PEEK nicht mit denen von naturlicher, menschlicher Zahnhartsubstanz vergleichbar sind,
zeichnet sich PEEK trotz des geringeren Elastizitatsmoduls und der geringen Harte durch eine
exzellente Abrasionsbestandigkeit aus. Die Abrasionsbestandigkeit von PEEK ist mit der von

metallischen Legierungen vergleichbar [48].
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Basierend auf den vorliegenden Ergebnissen und im Hinblick auf die klinische Anwendung
sollten weitere Untersuchungen durchgefiihrt werden, um wichtige Informationen und
mdogliche Konsequenzen zu lberprifen. Vor allem sollte geklart werden, ob sich die PEEK
Oberflache durch die Bestrahlung mit ausgewahlten Wellenlangen versprodet oder erweicht.
Sind diese Effekte langfristig, verschwinden sie nach einer gewissen Zeit oder schreiten sie
gar fort? Beide Phanomene kdnnten das Material langfristig schadigen und damit anfallig
gegenlber externen Einflissen machen. Es stellt sich die Frage, ob bereits die regulare
Anwendungszeit von Polymerisationslampen fur die labside Anwendung die
Materialeigenschaften beeinflusst. Fir all diese Fragen kdénnen spektroskopische Analysen
(z.B. FTIR und ATR) hilfreich sein, um mdgliche Verdnderungen der chemischen
Eigenschaften zu analysieren. Hierfir sind standardisierte Prifaufbauten und durchdachte

Studiendesigns erforderlich.

3.2 Verbundfestigkeit zu unterschiedlichen PEEK Materialien unter dem

Einfluss verschiedener Polymerisationslampen
Zuvor verdffentliche Literatur hat bereits gezeigte, dass das Adhasiv visio.link nach einer
entsprechenden Vorbehandlung der PEEK Oberflache zu hdchsten Verbundfestigkeiten fuhrt,
wenn es entsprechend der Herstellerempfehlung verarbeitet wird. Nach aktuellem Stand,
wurde der Einfluss auf die Verbundfestigkeit in Abhéangigkeit von verschiedenen
Polymerisationslampen zur Lichthartung von visio.link in Kombination mit unterschiedlichen

PEEK Materialien noch nicht untersucht.

Die hdchsten Verbundfestigkeiten wurden unabhangig vom PEEK Material und dem
indizierten ~ Anwendungsbereich  (chairside oder labside) mit den Halogen-
Polymerisationslampen erzielt. Zum einen entspricht dieses Ergebnis den Beobachtungen, die
in zuvor vero6ffentlichen Untersuchungen dargestellt wurden [12-16,44]. Zum anderen stimmt
das Ergebnis auch mit den herstellerseitigen Empfehlungen zur Verarbeitung von visio.link
Uberein. Die Begriindung basiert auf der chemischen Zusammensetzung von visio.link, da der
hier verwendete Photoinitiator (Diphenyl(2,4,6,-trimethylbenzoyl)phosphinoxid) eine
bestimmte Wellenlange zur Initiierung der Polymerisationsreaktion, sowie deren erfolgreichen
Ablauf bendétigt. Fir dentale Materialien ist der Photoinitiator Acrylphosphinoxid eines der am
haufigsten verwendeten Initiatorsysteme, dessen zugehdriges Absorptionsmaximum bei einer
Wellenlange von 380 nm liegt. Die vorliegenden Ergebnisse, sowie die herstellerseitigen
technischen Angaben verdeutlichen, dass dieser Wellenlangenbereich lediglich durch die
Halogen-Polymerisationslampen  abgedeckt wird, nicht aber durch die LED-
Polymerisationslampen. Alternativ zu Acrylphosphinoxid, handelt es sich bei Campherchinon

um einen weiteren gut etablierten Photoinitiator, der haufig in der Zahnmedizin eingesetzt wird.
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Im Vergleich zu Acrylphosphinoxid liegt das Absorptionsmaximum von Campherchinon bei
einer héheren Wellenlange (468 nm). Dieser Wellenlangenbereich wird hingegen sowohl von
LED- als auch von Halogen-Polymerisationslampen abgedeckt. Hierdurch wird deutlich, dass
die Halogen-Polymerisationslampen einen groReren Wellenlangenbereich bereitstellen und
somit zur erfolgreichen Lichthartung unterschiedlicher Photoinitiatorsysteme eingesetzt

werden kénnen.

Darlber hinaus zeigen die Ergebnisse, dass die Verbundeigenschaften auch durch die
unterschiedlichen PEEK Materialien beeinflusst werden, da das PEEK Material mit einem
Flllstoffgehalt von 20% TiO2 die hdchsten Verbundfestigkeiten erzielte. In Bezug auf die
Halogen-Polymerisationslampen konnte diese Beobachtung auf die Aktivierung der TiO»
Fullstoffpartikel zurtickzufuhren sein, die bei einer Wellenlange kleiner als 385 nm erfolgt. TiO»
Partikel sind fur ihre intensive UV-Absorption und ihre Gberlegende Hydrophilie bekannt [57].
In der medizinischen Anwendung sind vor allem die antibakteriellen Charakteristika von
bestrahlten TiO, Materialien von Interesse [58]. Bei der Untersuchung der antibakteriellen
Aktivitat von nano-TiOz-verstarkten PEEK/PElI Mischungen gegen zwei ausgewahlte
Bakterienstamme, zeigte sich nach einer UV Bestrahlung mit einer Wellenlange von 365 nm
eine reduzierte Uberlebensrate der Bakterien [50]. Dieser Effekt kann auf die Bildung reaktiver
Radikale (Sauerstoffspezies) zurtickgefuhrt werden, die entstehen, wenn TiO, Materialien mit
UV-Licht bestrahlt werden [59]. Da die Ergebnisse dieser Untersuchung jedoch in Bezug auf
die unterschiedlichen PEEK Materialien nicht eindeutig waren, stellt sich die Frage, ob
zahnarztliche Polymerisationslampen Uberhaupt den Spektralbereich und die notwendigen
Fluenzraten bereitstellen, die erforderlich sind, um eine signifikante photokatalytische Wirkung
von TiO, Partikel zu erzielen. Die Beobachtung, dass die Verbundfestigkeit von PEEK/>30%,
die unter Verwendung der labside Halogen-Polymerisationslampe erzielt wurde, nicht mit den
Ergebnissen von PEEK/20% vergleichbar ist, konnte auf Unterschiede in der Art, Morphologie,
Partikelgro3e oder mogliche Beschichtungen der TiO; Partikel zurtickgefiihrt werden. Seitens
der Hersteller liegen jedoch keine Informationen tber die Fullstoffpartikel vor. Hinsichtlich der
antibakteriellen Wirkung von TiO, Materialien wurden jedoch von einer héheren Bioaktivitat
berichtet, wenn TiO, Partikel im Nanobereich im Vergleich zu herkémmlichen Mikropartikeln

verwendet wurden [60].

In Bezug auf die vorliegende Untersuchung lasst sich vermuten, dass die durch die Halogen-
Polymerisationslampen erzeugten reaktiven Radikale auf der bestrahlten Oberflache des mit
20% TiO, gefiullten PEEK Materials die Verbundeigenschaften zum anfanglich inerten
Oberflachencharakter verbessern. Diese Annahme kann auch durch eine lokale
Warmeentwicklung gerechtfertigt werden, die bei Halogen-Polymerisationslampen als groRer
anzunehmen ist, als bei den LED-Polymerisationslampen. Die Warmeentwicklung kénnte mit

einer hoheren Umwandlungsrate der Verbundmonomere einhergehen, was wiederum zu
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verbesserten Verbundfestigkeiten fihrt. Da der Abstand zwischen Lichtquelle und
Prufkorperoberflache je nach indiziertem Anwendungsbereich flr chairside und labside
Polymerisationslampen variiert, sollte die Annahme der Warmeentwicklung mit einem
standardisierten Versuchsaufbau detailliert untersucht werden. Die Warmeentwicklung sollte
sowohl in Bezug auf das PEEK Material als auch in Kombination mit den unterschiedlichen
Polymerisationslampen analysiert werden. Darliber hinaus ware ein Vergleich der
Leistungsspektren  aller  untersuchten  Polymerisationslampen  fir  nachfolgende
Untersuchungen hilfreich. Im Allgemeinen zeigte die Messung der Lichtintensitat der LED-
Polymerisationslampe fur die chairside Anwendung hohere Werte als flir die chairside
Halogen-Polymerisationslampe. Die individuellen Werte wiederum entsprachen den

Herstellerangaben.

Nicht zuletzt ist der photokatalytische Abbau von PEEK ein weiterer wichtiger Aspekt, der bei
der Bestrahlung der PEEK Oberflaiche mit den jeweiligen Polymerisationslampen zur
Lichthartung des transparenten Adhasives visio.link, beriicksichtigt werden muss. Obwohl
PEEK fir seine gute Bestandigkeit gegen Strahlung bekannt ist, haben Untersuchungen einen
Einfluss von UV-Strahlung (250-400 nm) auf die mechanischen Eigenschaften von PEEK
Folien gefunden [35]. Dies ist nachvollziehbar, da der photokatalytische Abbau von PEEK
Kettenspaltungsreaktionen, hdhere Vernetzungsdichten und die Bildung von Carbonyl- und
Hydroxylgruppen verursacht [50,61]. Jedoch konnten in ATR-FTIR Spektren von bestrahlten
nano-TiO,-verstarkten PEEK/PEI Mischungen (356 nm) kaum Veranderungen festgestellt
werden. Dies unterstlitzt zwar die hohe UV-Bestandigkeit von PEEK Materialien; jedoch wurde
UV-Bestrahlung kirzlich fur die Funktionalisierung von PEEK Materialien eingesetzt [31], was

wiederum fir einen hohen Einfluss von UV-Strahlung auf PEEK Oberflachen spricht.

3.3 Verbundfestigkeit zwischen Zirkonoxid und
Befestigungsmaterial unter dem Einfluss unterschiedlicher
Oberflachenvorbehandlungen in Kombination mit unterschiedlichen

Universaladhasiven
Die Entwicklung von hoch transluzenten Zirkonoxid Materialien fordert eine zuverlassige
Vorgehensweise fur die adhésive Befestigung von Restaurationen, die insbesondere fir
minimalinvasive Behandlungskonzepte, minimale Restaurationsschichtstarken, und eine
herausragende optische Asthetik von Vorteil ist. Hierfiir ware es wiinschenswert auf die
Oberflachenvorbehandlung mittels Korundstrahlen zu verzichten, um eine Schéadigung des

Materials zu vermeiden. Dieses Vorhaben gestaltet sich jedoch schwierig, da sich bereits in
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vorherigen Untersuchungen gezeigt hat, dass die Oberflichenvorbehandlung mittels

Korundstrahlen die hochsten Verbundfestigkeit erzielt [25].

Die Oberflachenaktivierung von Zirkonoxid mit Sauerstoffplasma zeigte im Vergleich zum
Korundstrahlen eine hdhere Oberflachenenergie und stimmt mit den Beobachtungen aus der
Literatur GUberein [92,94]. Die Zunahme der Oberflachenenergie konnte auf funktionelle
Gruppen und reaktiven Spezies auf der Zirkonoxidoberflache zuriickgefihrt werden, was zu
einer Verbesserung der Benetzbarkeit fihrt [96]. Aktuell erhobene Erkenntnisse konnten nach
der Plasmabehandlung eine Zunahme von Sauerstoff und eine Abnahme von Kohlenstoff auf
der Zirkonoxidoberflache nachweisen [95]. Es wurde geschlussfolgert, dass die
Oberflachenchemie des Zirkonoxids verandert wurde und dass das Applizieren von
Kaltplasma gleichzeitig eine reinigende Wirkung hat, wodurch organische Verunreinigungen
von der Zirkonoxidoberflache entfernt werden [96,97]. Im Gegensatz hierzu, gab es von
anderer Seite jedoch auch die Andeutung, dass es bei der Verwendung von Plasma zu einer

Ablagerung von Verunreinigungen kommen kann [25].

In Ubereinstimmung mit den vorliegenden Ergebnissen, wurde auch in vorherigen
Untersuchungen kein Einfluss der Plasmabehandlung auf die Oberflachenrauigkeit
beobachtet [25,26].

Im Hinblick auf die Ergebnisse der Verbundfestigkeit, konnte nach der Plasmavorbehandlung
im Vergleich zur Gruppe ohne Oberflachenvorbehandlung ein leichter Anstieg der
Verbundfestigkeit beobachtet werden. Da die Verbundfestigkeit nach der kiinstlichen Alterung
abgenommen hat, besteht die Wahrscheinlichkeit, dass die plasmaaktivierte Oberflache nicht
bestdndig gegen Hydrolyse ist und durch thermische Spannungen in der Verbundzone
wahrend des Thermolastwechsels beeinflusst wurde. Aus diesem Grund wurde die
Arbeitshypothese dieser Untersuchung wiederlegt. Vorherige Untersuchungen bestatigen,
dass der Verbund zwischen neu gebildeten Hydroxylgruppen und Befestigungskomposite
nicht bestandig gegen Hydrolyseprozesse ist. Es wird vermutet, dass der Grund in der
Ablagerung von Verunreinigungen wahrend der Plasmaapplikation auf der
Zirkonoxidoberflache liegen kann [25]. Basierend auf dieser Aussage, koénnten
Verunreinigungen auch der Grund fir die AusreiBer sein, die in der vorliegenden
Untersuchung nach der Plasmavorbehandlung beobachtet wurden. Kontrovers hierzu, wurde
nach der Behandlung mit einem Methanplasma eine Verbesserung der Verbundfestigkeit
beobachtet [90]. Fortlaufende Untersuchungen fanden heraus, dass mit einer
plasmaverstarkten, sequenziellen Abscheidung von einem Organosilan (Tetramethylsilan) und
Benzol im Vergleich zur Oberflachenvorbehandlung mit einem etablierten Zirkonoxid Primer

doppelt so hohe Verbundfestigkeiten erzielt werden kénnen [91]. Dies deutet daraufhin, dass
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weitere Untersuchungen gerechtfertigt sind, die sich mit der Oberflachenvorbehandlung von

Zirkonoxid durch Plasma beschatftigen.

Die Kombination von Korundstrahlen und der Applikation von phosphathaltigen
funktionalisierten Monomeren ist einer der am meisten verbreiteten Methoden, um Zirkonoxid
Restaurationen zu befestigen. Nichtsdestotrotz wird das Korundstrahlen von Zirkonoxid in der
Literatur stark diskutiert [25,26,86-88,91]. Die hauptsachliche Funktion des Korundstrahlens
besteht in der Reinigung und VergréRerung der Oberflache, sowie in der Bereitstellung der
Bedingungen zur Bildung von chemischen Bindungen [73,74,80,89] und mikromechanischen
Verankerungen [25]. Da hohere Verbundfestigkeiten erzielt wurden, wenn
Zirkonoxidoberflachen nach dem Korundstrahlen keiner Reinigung im Ultraschallbad
ausgesetzt wurden, ist anzunehmen, dass die Aluminiumoxidpartikel den Wirkungsgrad zur
Adhasion zwischen Zirkonoxid und Befestigungskomposite steigern [85]. Der allgemeine
Effekt von Aluminiumoxidpartikeln auf die Verbundeigenschaften wurde mit der
Reinigungsfahigkeit von verunreinigten Verbundflachen erklart [24]. Nichtsdestotrotz wurde
immer wieder eine Schadigung der Zirkonoxidoberflache beobachtet, die in einer
Phasenumwandlung von tetragonal zu monoklin resultiert, und wiederum mit einer Abnahme
der Biegefestigkeit einhergeht [26]. Demnach kénnen mutmallich strukturelle Defekte in der
Zirkonoxidoberflache als Ursache flr abnehmende Verbundfestigkeiten nach einer Lagerung
in Wasser angenommen werden, auch wenn die Zirkonoxidoberflache zuvor bei geringem

Abstrahldruck und mit einer PartikelgréRe von 30 um korundgestrahlt wurde [88].

Bei der Befestigung von Zirkonoxid Restaurationen ist die Verwendung von funktionellen
Monomeren wie MDP zur Erzielung des klinischen Langzeiterfolgs essenziell [86]. Diese
Aussage bestétigte sich in der vorliegenden Untersuchung insbesondere durch die Gruppen,
bei denen keine Oberflachenkonditionierung  durchgefiihrt wurde. Da die
Oberflachenkonditionierung hier den grof3ten Einfluss auf die Verbundfestigkeiten zeigte,
wurde die Bedeutung zur Konditionierung mit MDP-haltigen Adhasiven abermals betont. Im
Vergleich zur positiven Kontrollgruppe, erzielten zwei der untersuchten Universaladhasive,
namlich Scotchbond Universal und Adhese Universal, hdhere Verbundfestigkeiten, wahrend
weitere funf von insgesamt acht getesteten Universaladhasiven in Bezug auf die
Verbundfestigkeit mit der positiven Kontrollgruppe vergleichbar waren. Diese Beobachtung
wird durch vorherige Ergebnisse gestitzt, bei denen acht von zehn getesteten
Universaladhasiven nach Korundstrahlen die hdchsten Verbundfestigkeiten erzielten [75].
Aktuell verwendete Universaladhasive enthalten unterschiedliche funktionelle Monomere und
haben demnach eine unterschiedliche Effektivitat auf Zirkonoxid. Da Scotchbond Universal
und Adhese Universal bessere Verbundfestigkeiten erzielten als andere Universaladhasive,
sollte ein Augenmerk auf die Bedeutung der MDP Konzentration in der chemischen

Zusammensetzung der Adhéasive gelegt werden. Eine vorherige Untersuchung fand heraus,
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dass die Werte der Verbundfestigkeit von einer Mindestkonzentration an MDP in H6he von
1 ppm abhangen [76]. Im Vergleich von unterschiedlichen MDP Konzentrationen, konnte eine
hohere Konzentration von Phosphor auf der Zirkonoxidoberfliche nachgewiesen werden,
wenn diese mit einem experimentellen Primer, der einen Gehalt von 10 Gew.-% MDP hat,
konditioniert wurde. Diese Konzentration (10 Gew.-% MDP) erzielte im Vergleich zu
niedrigeren Konzentrationen (5 Gew.-%) hohere Scherverbundfestigkeiten, zeigte jedoch in
Bezug zu noch héheren Konzentrationen keine Unterschiede. Somit scheint die Konzentration
von 10 Gew.-% MDP fur den Verbund zwischen Zirkonoxid und Befestigungskomposite
optimal zu sein [78]. Um den Mechanismus der chemischen Bindung zwischen MDP und
Zirkonoxid zu verstehen, wurde gezeigt, dass das MDP Monomer entweder durch
Wasserstoffbindungen zwischen P=0O und Zr-OH Gruppen oder auch durch ionische
Wechselwirkungen zwischen partiell positiv geladenem Zr und deprotonierten MDP (P-O-), auf
Zirkonoxidpartikeln absorbiert werden kann. Neben den lonenbindungen, wurden auch die

Wasserstoffbindungen nachgewiesen [76].

Clearfil Universal Bond resultierte in der geringsten Verbundfestigkeit. Auch wenn der
Hersteller angibt, dass Clearfil Universal Bond MDP Monomere enthélt, sind keine detaillierten
Angaben Uber die exakte Konzentration verfligbar. Somit ist in Bezug auf [78] anzunehmen,
dass die enthaltene Konzentration an MDP Monomeren in Clearfil Universal zur Befestigung
von Zirkonoxid nicht optimal ist. Darliber hinaus ist anzumerken, dass die Hersteller von
Adhasiven generell davon abraten, Produkte wie Adhasive, Opaquer, und
Befestigungsmaterial von unterschiedlichen Herstellern kombiniert zu verwenden. Im dem Fall,
dass ein Adhasiv und ein Befestigungsmaterial von jeweils unterschiedlichen Herstellern
zusammen verwendet werden, empfehlen einige Herstellung die Verwendung von so
genannten Aktivatoren fir die Universaladhdsive in Kombination mit dual-hartenden
Befestigungskompositen [75]. Die Verwendung dieser Aktivatoren beabsichtigt eine hohe
Umsetzungsrate der Radikale und der Konversion zu erzielen. Dieser Aspekt wurde in der
vorliegenden Untersuchung allerdings nicht bertcksichtigt. Somit kdnnte die kombinierte
Verwendung von Produkten unterschiedlicher Hersteller eine weitere mogliche Erklarung fur
die niedrigen Verbundfestigkeiten sein, die mit Clearfil Universal Bond erzielt wurden, und
ware als Anwendungsfehler zu werten. Diese Annahme wiederspricht sich jedoch mit den
hohen Verbundfestigkeiten, die mit Scotchbond Universal erzielt wurden, da auch hier der

Hersteller die Verwendung entsprechender Aktivatoren empfiehlt.

Auf Grundlage der vorliegenden Untersuchung kdnnen fiir Universaladhésive verbesserte
Verbundeigenschaften zu Zirkonoxid bestéatigt werden. Um deren vorteilige Anwendung in
Bezug auf Vielseitigkeit und Flexibilitat zu unterschiedlichen Restaurationsmaterialien
nachweisen zu konnen, sollten weitere Untersuchungen mit Fokus auf Kklinische

Langzeitergebnisse durchgefihrt werden.
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4 Zusammenfassung und Ausblick

Auf Grundlage der hier zusammengefassten Untersuchungen und den daraus resultierenden
Ergebnissen konnte festgestellt werden, dass sich derzeit verfiighare PEEK Materialien von
unterschiedlichen Herstellern in Abhangigkeit vom TiO: Flllstoffgehalt in den mechanischen
Eigenschaften, explizit der Martensharte und dem elastischen Eindringmodul (Err),
unterscheiden. Mit steigendem Fllstoffanteil war eine Zunahme der untersuchten Parameter
zu erkennen, wodurch auch eine Verbesserung der allgemeinen mechanischen Eigenschaften
anzunehmen ist. Im Vergleich zwischen den untersuchten PEEK Materialien und menschlicher
Zahnhartsubstanz zeigte sich jedoch, dass selbst das PEEK Material mit dem hdchsten
Fullstoffanteil (>30Gew.-%) den Martensharteparametern von Schmelz und Dentin unterliegt.
Nichtsdestotrotz kann die hohe Elastizitdit und die daraus resultierenden dampfenden

Eigenschaften von PEEK vor allem fur Antagonisten und das Kiefergelenk von Vorteil sein.

Im weiteren Kontext der Untersuchung wurde festgestellt, dass bestimmte
Wellenlangenbereiche von untersuchten Polymerisationslampen einen entscheidenden
Einfluss auf die mechanischen Eigenschaften der PEEK Materialen haben. Bei den
betreffenden Polymerisationslampen handelt es sich um Gerate, die urspringlich zur
Polymerisation von lichthartenden, polymerbasierten Dentalwerkstoffen, wie Adhasiven und
Befestigungskompositen, in der klinischen Praxis (chairside) angewendet werden. Auch in
Bezug auf die Befestigung von unterschiedlichen PEEK Materialien war unter der Verwendung
des Adhésives visio.link ein Einfluss der untersuchten Wellenlangenbereiche auf die
Verbundfestigkeit zu erkennen. Der beste Verbund wurde hierbei mit Halogen-
Polymerisationslampen erzielt, wobei kein Unterschied zwischen dem chairside und dem
labside Gerét zu erkennen war. Da es sich bei visio.link um ein Adhasiv handelt, welches
Ublicherweise im zahntechnischen Labor (labside) verarbeitet wird, wird die Polymerisation
von visio.link mit dem labside Gerat empfohlen, welches den Wellenlangenbereich von 370-
500 nm abdeckt und in Bezug auf die Martensharteparameter zu keiner Veranderung der
mechanischen Eigenschaften fihrte. Neben der Wellenlange zeigte sich jedoch auch eine
Abhéngigkeit der Verbundfestigkeit vom PEEK Material selbst.

Bei der Untersuchung der Oberflachenvorbehandlung und Oberflachenkonditionierung zur
Befestigung von Zirkonoxid zeigte sich, dass die bislang etablierte Oberflachenvorbehandlung
mittels Korundstrahlen nicht durch die Vorbehandlung mit dem hier untersuchten
Sauerstoffplasma ersetzt werden kann. Zwar fiihrte die Plasmabehandlung zu einer deutlichen
Steigerung der Oberflachenenergie, konnte jedoch auch in Verbindung mit unterschiedlichen
Universaladhasiven keinen ausreichenden, langzeitstabilen Verbund zum
Befestigungsmaterial erzielen. Da demnach zur Befestigung von Zirkonoxidrestaurationen

weiterhin die Vorbehandlung der Oberflache durch Korundstrahlen notwendig ist, sollte stets
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ein geringer Abstrahldruck (0.5 bar) verwendet werden, um eine Schéadigung des Zirkonoxids
zu vermeiden. Zusatzlich sollte die Zirkonoxidoberflache mit einem MDP-haltigen Primer oder
Universaladhasiv konditioniert werden. Da vor allem ausgewahlte Universaladhasive, wie
Scotchbond Universal und Adhese Universal, einen besseren Verbund erzielten, als ein
etablierter Zirkonoxid Primer, kénnen diese fiir die Oberflachenkonditionierung von Zirkonoxid

empfohlen werden.

AbschlieRend bleibt zu sagen, dass unabhéngig vom Werkstoff, unterschiedliche Faktoren im
Rahmen der Oberflachenvorbehandlung und Oberflachenkonditionierung bei der Befestigung
einen entscheidenden Einfluss sowohl auf die initialen Eigenschaften des
Restaurationsmaterials als auch auf die Verbundeigenschaften zum Befestigungsmaterial
haben kdnnen. Um einen dauerhaften Verbund zu erzielen und gleichzeitig eine Schadigung
des Restaurationsmaterials zu vermeiden, sollten so viele Einflussfaktoren wie mdglich
ausgeschlossen werden. Hier besteht insbesondere fir den neuen Restaurationswerkstoff
PEEK noch grofRer Forschungsbedarf.
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Summary

Based on the present investigations and the results describes above, it was found that currently
available PEEK materials from various manufacturers differ in their mechanical properties,
explicitly the Martens hardness (HM) and the elastic indentation modulus (Eir), depending on
the TiO; filler content. With increasing filler content, an increase of the investigated parameters
was observed, which also leads to an improvement of the general mechanical properties.
However, a comparison between the investigated PEEK materials and natural human tooth
structure showed that even the PEEK material with the highest filler content (>30 w%) is
subject to the Martens hardness parameters of enamel and dentin. Nevertheless, the high
elasticity and the resulting damping properties of PEEK can be particularly advantageous for

antagonists and the temporomandibular joint.

Further it was found that certain wavelength ranges of investigated light curing units have a
decisive influence on the mechanical properties of PEEK materials. The light curing units in
guestion are devices originally used for the polymerization of polymer-based dental materials,
such as adhesives and resin composite cements, in clinical practice (chairside). Also with
regard to the adhesive bonding of different PEEK materials, the influence of the investigated
wavelength ranges on the bond strength could be observed using the adhesive visio.link. The
highest bond strength was achieved with halogen light curing units, with no difference between
the chairside and the labside device. Since visio.link is an adhesive which is usually processed
in the dental laboratory (labside), the polymerization of visio.link with the labside device is
recommended, which covers the wavelength range of 370-500 nm and did not affect the
mechanical properties with respect to the Martens hardness parameters. In addition to the

wavelength, the bond strength was also dependent on the PEEK material itself.

The investigation of surface pretreatment and surface conditioning for the adhesive bonding
of zirconia showed that the previously established surface pretreatment with air-particle
abrasion using alumina cannot be replaced by pretreatment with the oxygen plasma
investigated here. Although the plasma treatment led to a significant increase in surface free
energy, it was not possible to achieve a sufficient, long-term stable bond to the resin composite
cement even in combination with varying universal adhesives. Since the pretreatment of the
surface by air-particle abrasion is still necessary for the adhesive bonding of zirconia
restorations, a low air-abrasion pressure (0.5 bar) should be used to prevent damage to the
zirconia surface. In addition, the zirconia surface should be conditioned with an MDP-
containing primer or universal adhesive. Since selected universal adhesives, such as
Scotchbond Universal and Adhese Universal, resulted in higher bond strength values than an
established zirconia primer, they can be recommended for the surface conditioning of zirconia

restorations.
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In conclusion, regardless of the material, different factors in surface pretreatment and surface
conditioning can have a decisive influence on the initial properties of the restorative material
as well as on the bonding properties to the resin composite cement. In order to achieve a
durable bond and at the same time avoid damage to the restorative material, as many
influencing factors as possible should be excluded. There is still a great need for research in

this area, especially for the new restorative material PEEK.
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