KK 4776
August 1990

at

ilit

Zur Biokompati

c
)
=
S
e
N
R
e
o
2
©
sl
c
S
o
E
c
O
-

Ebel

B.

Institut fiir Material- und Festkdrperforschung

Kernforschungszentrum Karlsruhe







Kernforschungszentrum Karlsruhe

Institut fiir Material- und Festkoérperforschung

KfK 4776

Zur Biokompatibilitdt von Implantatwerkstoffen *

Bernhard Ebel

Kernforschungszentrum Karlsruhe GmbH, Karlsruhe

* D 82 (Diss. TH Aachen)



Als Manuskript gedruckt
Fir diesen Bericht behalten wir uns alle Rechte vor

Kernforschungszentrum Karlsruhe GmbH
Postfach 3640, 7500 Karisruhe 1

ISSN 0303-4003



Zusammenfassung

Diese Arbeit behandelt einige Aspekte der in der Implantologie verwendeten
Werkstoffe aus werkstoffkundlicher Sicht. Nach einer Zusammenfassung der
wesentlichen heute eingesetzten Biowerkstoffe und ihrer wichtigsten
Einsatzgebiete werden verschiedene Probleme beziliglich der Biokompatibilitdt
diskutiert. Es wird der PFrage nachgegangen, ob eine Korrelation zwischen
der Oberflichenenergie der Materialien und ihrer physiologischen
Vertrédglichkeit besteht.

Hierzu werden in einem ersten Ansatz im experimentellen Teil
Oberflichenenergien diverser Biowerkstoffe bestimmt. Unter methodischen

Gesichtspunkten kommen verschiedene Verfahren zur Anwendung.

Es scheint auch hier das in anderen Bereichen der Natur zu beobachtende
Prinzip zu gelten, wonach sich der jeweils stabilste Zustand eines Systems
durch ein Energieminimum auszeichnet. Fir den Bereich der
Implantatwerkstoffe bedeutet das, dap Werkstoffe mit einer hoheren

Oberflachenenergie zu einem besseren Einwachsverhalten neigen.

The Biocompatibility of Implant Materials

Abstract

In this thesis biomaterials are characterized from a materials science point
of view. The main applications in medicine are discussed. Besides their
mechanical and corrosive properties the question of biocompatibility is of
great importance.

The experimental part deals with the question whether there is a
correlation between the surface energy of materials and their physiological
compatibility. In a first step several methods were tested to determine the
former property for a few implant materials.

There is a strong indication that there 1is a relation between
biocompatibility and surface energy of implant materials. The phenomenon
of minimum energy in the most stable condition of a system - which is
often observed in nature - also seems to be valid for biomaterials, i.e.
implant materials with a high surface energy tend to show a better tissue
compatibility.
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1, Einleitung

Die Ingenieurwissenschaften und hier speziell die Werkstofftechnik sind
schon seit einigen Jahrzehnten eng mit der Entwicklung in der
Medizintechnik verbunden. Bekannte Aspekte hierbei sind die Verwendung
von Endoprothesen und Implantaten zum Gewebe—-, Knochen— oder
Gelenkersatz oder Dbeispielsweise Himodialysegerdte wund Herz-Lungen
Maschinen. Wenn auch diese Geriite oft nur als letzter Ausweg zu
betrachten sind, so ermbglichen sie doch eine mitunter betrichtliche
Steigerung der Lebensqualitdt nach Krankheiten, Traumen oder auch bei
angeborenen Defekten. Besonders bei den schon im frithen Alter
auftretenden Fillen von organischen Schdden z.B des Knochengeriistes

werden bessere Uberlebenschancen bzw. gréfere Bewegungsfreiheit geboten.

Nach der Biomaterial Consensus Conference on clinical applications of
biomaterials (NIH, 1.-8.Nov. 1982) ist unter dem Begriff Biowerkstoff
folgendes zu verstehen (Williams 1987b):
"Jede Substanz (mit Ausnahme von Drogen) oder eine
Kombination von Substanzen, synthetischen oder natiirlichen
Ursprungs, die fiir beliebige Zeitdauern als Ganzes oder als
Teil eines Systems zur Behandlung, Vergropferung oder zum
Ersatz von irgendwelchem Gewebe, Organen oder
Korperfunktionen eingesetzt wird."
Es soll diese Definition hier insoweit eingeschridnkt werden, daf nur
alloplastische (kdrperfremde) Materialien behandelt werden. Auf das gesamte
Gebiet der sogenannten Bioprothesen, d.h. auf die Verwendung von
menschlichem oder tierischem Gewebe als Ersatzstoff, wird nicht néher

eingegangen.

Nach Ondracek (1988) wird "Ein Material...zum Biowerkstoff, wenn es
medizinisch verwertbare Eigenschaften besitzt und technologisch und
wirtschaftlich machbar ist",

In anschaulicher Form ist in Abbildung 1.1 ein Uberblick der moglichen
Einsatzgebiete von Biowerkstoffen gegeben:
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Abb. 1.1: Oberblick iiber die méglichen Einsatzgebiete von Biowerkstoffen
(nach Southern Research Institute 1980)

In der Bundesrepublik werden momentan (Zichner und Starker 1985) jihrlich
etwa 65000 kiinstliche Hﬂftgelenke und 9000 Kniegelenké implantiert.
Angesichts der demographischen Entwicklung prognostiziert man eine
Bedarfssteigerung von 7 % per anno . Obige Zahlen entsprechen einem
Marktvolumen von etwa 100 Mio. DM, flir das Jahr 2000 rechnet man mit
ungefdhr 200 Mio. DM pro Jahr.

Fir die USA macht Beall (1984) beziiglich der Einsatzhdufigkeit ver-
schiedener Implantate die in Tabelle 1.1 zusammengestellten Angaben. Er
stiitzt sich hierbei auf Angaben der FDA (Federal Drug Administration) und
der PMA (Pharmaceutical Manufacturers Association).



Orthopédie Hiiftgelenke 90.000
Kniegelenke 65.000
sonstige Gelenke 50.000
Herzchirurgie Herzklappen 30.000
Herzschrittmacher 100.000
Gefdpersatz 50.000
Ophtalmologie Linse 250.000
Implantate fiir Netz-
hautoperationen 25.000~-
50.000
Prothesen nach
Enukleation 5.000
sonstige 2.000-3.000
plastische Chirurgie Brustprothesen 100.000

(davon 22.000 nach Mastektomie)
Nase, Kinn etc. 10.000

Tab. 1.1: Einsatzhdufigkeit verschiedener Implantate (Jahresangaben
bezogen auf die USA)

In ihrer neuesten Untersuchung gibt die Firma High-Tech Materials Alert
(1988) bei Werkstoffen fiir den Gelenkersatz folgende Zahlen bhzw.
Schitzungen fiir den US—-Markt (in Mio. US $):

1987 1992 1997 2002
Hiiftgelenk
- Metall/Kunststoff 275 250 200 115
- Keramik <1 25 50 60
- Composite - 25 75 175

I 275 300 3256 350



1987 1992 1997 2002
Kniegelenk
- Metall/Kunststoff 180 198 160 120
-~ Keramik - 6 35 60
- Composite - 2 40 80
2 180 206 235 260
andere Gelenke
- Metall/Kunststoff 20 26 28 26
- Keramik - 1 4 16
- Composite - 1 10 25
I 20 28 42 66

Tab. 1.2: US-Markt der Bio-Gelenkwerkstoffe (Mio. US §)

Nach dieser Ubersicht i{iber die Bedeutung von Biowerkstoffen in der
Medizin wie auch ihre kommerzielle Relevanz werden im nidchsten Kapitel
die verschiedenen bislang als Biowerkstoffe verwendeten Materialien
beschrieben. Wichtig in diesem Zusammenhang sind besonders kanzerogene
oder teratologische Wirkungen dieser Stoffe auf das Korpergewebe. Auch
systemische Effekte dieser Materialien werden dargelegt. Eng hiermit
verbunden sind Fragen der Korrosion und Degradation von Biowerkstoffen.
Im dritten Kapitel wird genauer auf dle verschiedenen Anwendungsgebiete
in der Medizin eingegangen.

Neben bekannten Problemen der Werkstoffkunde wie der Materialauswahl
und Dimensionierung - beispielswelse fiir Einsdtze mit - dynamischen
Belastungen, Korrosionsfragen etc. - liegt eine zus#tzliche Problematik bei
den Biowerkstoffen im Bereich der Biokompatibilitht. Letztendlich zeigt sich
erst in vivo, ob das Implantat seine vorgesehene Aufgabe erfilllen kann
oder eventuell friihzeitig entfernt werden muf. Dabei versucht man zwar
das in vivo Verhalten einer Endoprothese bzw. eines bestimmten
Werkstoffes durch in vitro Versuche mit einer gewissen Wahrscheinlichkeit
vorherzusagen, doch kann das in vivo Verhalten durch kein Testverfahren
oder eine Kombination von Testverfahren nachgebildet werden. Man kann -
ob es sich dabeli um Tierversuche oder Tests mit Zellkulturen handelt -
nur den Sicherheltsgrad zu erhéhen suchen.



Neben der Materialfrage sind noch eine Reihe anderer wichtiger Faktoren
wie z.B. Form und Grofe oder Design, bedeutend fiir die Vertrdglichkeit
eines Implantates. Wichtig sind auch die spezifischen Eigenschaften des
Patienten wie Alter, Geschlecht, allgemeiner Gesundheitszustand,
pharmakologischer Status etc.. Entscheidend ist auPerdem die Ausfithrung
der Implantation, die Qualitdt und die beim Eingriff angewandte
chirurgische Technik.

Es werden deshalb im 4. Kapitel dieser Arbeit einige Aspekte der
Kérpervertriaglichkeit von Implantatwerkstoffen dargestellt. Dazu z#hlen die
Beschreibung von Gewebereaktionen, Fragen der Blutvertriglichkeit wie
auch die Auswirkungen, die sich fiir die Auswahl und Herstellung der
Werkstoffe ergeben. Insbesondere wird in diesem und dem 5. Abschnitt der
Frage nachgegangen, ob und inwieweit einige Materialeigenschaften die
Vertraglichkeit der Werkstoffe durch das umliegende Korpergewebe
maPgeblich beeinflussen. Der Schwerpunkt liegt in dieser Arbeit auf der
Bestimmung von Oberflichenenergien ausgewihlter Biowerkstoffe und der
Frage, ob ein Zusammenhang zwischen diesen Daten und der aus klinischen

Versuchen bekannten Korpervertriglichkeit besteht.



2. Implantatwerkstoffe

Alle bis heute bekannten Implantatwerkstoffe stellen in der Summe ihrer
Eigenschaften wohl oft elne wesentliche Verbesserung gegeniiber dem durch
Krankheit oder Unfall geschidigten Gewebe dar. Verglichen mit unverletztem
K8rpergewebe bieten sle jedoch nur einen Kompromip. Anforderungen an
einen Implantatwerkstoff, wle sie z.B. von Wagner (1984) zusammengestellt
worden sind, werden von den einzelnen Materialien nur tellweise erfiillt:

1. Unschédlichkeit
- akarzinogen
-~ atoxisch
- antigenfrel
2. biologische Kompatibilitit
-~ keine Fremdkdrperreaktion
- Einbeziehung in den Lagerstoffwechsel
- biologische Stabilitdt (Resorptionsstop)
3. mechanische Kompatibilitét
- gusreichende mechanische Festigkelt
- elektrochemische Stabilitit (Korrosionsfestigkeit)
- isoelastische Beziehung zum Lagergewebe
4. Funktionalitit
- #dsthetisch tolerabel
- Reinigungsméglichkeit (Mundhygiene)
-~ rontgenologische Stabilitét
5. Handhabung
-~ Sterilisierbarkeit
- Entfernbarkeit
-~ Bearbeitbarkeit
6. Finanzierbarkeit

Tab. 2.1 : Anforderungen an Blowerkstoffe

Beli der Auswahl von Implantatmaterialien ist h#ufig abzuwigen zwischen
der Vertriglichkeit des Werkstoffs mit dem physiologischen Gewebe und den



mechanischen Eigenschaften der einzelnen Systeme. Diese beiden
Komponenten weisen oft den in Abbildung 2.1 skizzierten Zusammenhang

auf:
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Abb. 2.1: Dualismus der biologischen und mechanischen Eigenschaften von
Implantatmaterialien (Wagner 1984)

Besonders fiir Anwendungen in der Orthopddie sind mechanische
Eigenschaften wie beispielsweise die Biegewechselfestigkeit eines
Werkstoffes oft von zentraler Bedeutung.

Werkstoffe wie Hydroxylapatitkeramik, Tricalciumphoshat oder Glaskeramik
zeichnen sich durch eine sehr hohe Biokompatibilitdt im Sinne des
Einwachsverhaltens aus, jedoch ist ihr Einsatzbereich wegen schlechter
mechanischer Eigenschaften eingeschriankt. Das unterschiedliche
Einwachsverhalten bzw. die Verankerungsmoglichkeiten diverser Materialien
sind von V. Strunz et al. (1980) schematisch aufgezeichnet worden,
Auperdem sind qualitativ die Festigkeiten an der Gewebe - Implantat



Grenzschicht angegeben. Der wesentliche Faktor, die Kérpervertriglichkeit,
wird im vierten Kapitel ausfithrlich diskutiert. Sie beeinfluft natiirlich die
oben skizzierte Festigkeit der Grenzschicht. Wichtig 1ist In diesem
Zusammenhang aber auch die Verweildauer des Implantates im menschlichen

Kbrper.

MATERIAL
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Abb. 2.2: Verschiedene Implantatmaterialien und die histomorphologische
Zuordnung der Verankerungsmoglichkeiten im Knochen (V. Strunz

et al. 1980)

Die Anforderungen an das Material variieren, je nachdem ob es sich um ein
kurzfristig eingesetztes Hilfsmittel (z.B. Katheter) oder ein
Langzeitimplantat, wie belspielsweise fiir den Gelenkersatz, handelt. Bei den
Blowerkstoffen, die positiv bioaktiv sind (Abbildung 2.3), koénnen
resorbierbare, oberflichenreaktive und fast inerte Materialien unterschieden



werden. Negativ biocaktive Werkstoffe koénnen vielfdltige Wirkungen nach

sich ziehen:

1

+ bioaktiv

Biovertraglichkeit

ioinert

Leildaver

- bicaktiv

Abb. 2.3: relative Biovertradglichkeit von Implantatmaterialien
(Ondracek 1988)

Zu den ersten  Versuchen mit alloplastischen Materialien fiir
Implantatanwendungen zihlte die Kniegelenksprothese von Gluck im Jahre
1890. Man verwendete Elfenbein zum Gelenkersatz in der Uberzeugung, dap
es als Naturstoff geniigend fiir den Einsatz als Endoprothese qualifiziert ist
(R. Thull 1978). Im Grunde scheiterten alle Versuche diesef Art, nicht
zuletzt auch wegen fehlender aseptischer Operationsbedingungen.

GroPere Bedeutung fiir die heutige Medizin bekamen die Biowerkstoffe als
Ersatz fiir Knochen, Gelenke, Blutgefdpe oder Herzklappen erst im Laufe
dieses Jahrhunderts. Doch selbst heute werden, verglichen mit anderen
Anwendungsgebieten, nur relativ geringe Mengen der entsprechenden
Werkstoffe fiir Implantatzwecke eingesetzt. Aus diesem Grund sind die in
der Medizin eingesetzten Materialien selten fiir diesen Bereich entwickelt
worden. Vielmehr hat man auf Werkstoffe, die primér fiir andere
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Einsatzbereiche (z.B. Luft— und Raumfahrttechnik) konzipiert worden sind,
zuriickgegriffen. In den folgenden Abschnitten werden zunidchst die fiir
Endoprothesen verwendeten reinen Metalle und Legierungen
zusammengestellt. Es folgt danach eine Ubersicht der wesentlichen
keramischen und Polymerwerkstoffe.

2.1 Metalle - Legierungen

Anteilsmipig sind die Metalle die bedeutendsten Implantatwerkstoffe.
Hauptkriterien fir die Materialauswahl sind neben den mechanischen
Eigenschaften das Korrosionsverhalten und die Vertridglichkeit mit dem
Koérpergewebe, wobei letzteres stark durch die Korrosionseigenschaften
beeinflupt wird. Im wesentlichen kommen zum Einsatz: rostfreie Stéhle,
Titan, Ti-Basis und Co-Basis Werkstoffe., Keine dieser Alternativen verfilgt
jedoch lber eine als optimal anzusehende Eigenschaftskombination. Dies gilt
besonders fiir die Anwendungen in der Orthopidie. Wihrend z.B. Titan auf
der einen Seite eine sehr gute Korpervertraglichkeit aufweist, verfiigt es
auf der anderen Seite nur {iber eine sehr begrenzte Verschleipfestigkeit.
Die rostfreien Stdhle sind zwar relativ gilinstig herzustellen aber wiederum
oft nicht ausreichend korrosionsfest.

Neben den oben erwidhnten Werkstoffen bzw. Werkstoffgruppen werden in
weit geringerem Mafe auch Tantal, Niob, Platin bzw. Platin—Legierungen
und Gold eingesetzt.

Semlitsch und Willert (1981) haben in einer Ubersicht der metallischen
Werkstoffe fir orthopidische Implantate die verschiedenen 'Handelsnamen
und Hersteller zusammengefaft (Tabelle 2.2). Nach der Beschreibung der
einzelnen Materialien wird in einem getrennten Abschnitt auf ihre
biologischen und systemischen Eigenschaften wie auch das

Korrosionsverhalten eingegangen.
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Standard . . . P/M-
SO GuBlegierung Schmiedelegierung Legierung

5832-1 FeCr18Nit4Mo AlS1-316
AISI-316L
AISI-316LVM

_ Ortron-90

5832-2 Ti100 IMI-150

5832-3 TiAl6v4 IMi-318 A
Protasul-64 WF
Tioxium
Tivaloy
Tivanium

5832-4 CoCr28Mo6 Alivium

Endocast

Orthochrome
Orthochrome
plus 1
Protasul 12
Protasul-2 13
Vitallium cast 14
Zimaloy 15

CoCr28Mo6 Endocast hot

worked 16
Protasul-21 WF 17
Vitallium FHS 18

CoCr28Mo6 Micro Grain

Bezeichnung Nr.

OW®~NOOMHWIN =

-

Zimaloy 19
5832-5 CoCr20W15NKi10 Vitailium
wrought 20
5832-6 CoNi35Cr20Mot0 Biophase 21
MP 35 N 22
Protasul-10 23
CoCr20Ni17Mo7 Phynox cast 24
CoCr20Ni17Mo7 Phynox
wrought 25
CoNi20Cr20Fe5Mod4W4 Syntacoben
wrought 26
NiTi45 Nitinol 27
Memory-Leg.
Nickel-Titan 28
Ta100 Tantal 29
Nb100 Niob 30

Eingetragene Handelsnamen und Herstellungslander:

Ceraver - Frankreich (5), DePuy ~ USA (10, 11}, Frankreich (24, 25), Fried. Kiupp GmbH -
BRD (9, 16, 28), Gebrider Sulzer AG - Schweiz (4, 12, 13. 17. 23). Howmedica inc. - USA
(14, 18, 20}, imperial Metal Industries - GB 2. 3. Metallwerke Plansee AG - Osterreich (29,
301, Nava!l Ordnance Lab ~ USA (27), OEC Orthopaedic Ltd (8, 8}, Richards Manuf. Comp. -
USA (21), 8PS Technologies Inc. - USA (22). Straumann - Schweiz (26), Thackray Ltd - GB
(1), Zimmer Inc, —USA (7, 15,19)

Tab. 2.2: Metallische Werkstoffe fiur orthopidische Implantate (Semlitsch
und Willert 1981)

2.1.1 Rostfreie Stihle

Der erste rostfreie Stahl - es handelte sich um eine 18Cr8Ni Legierung -
wurde 1926 in der Orthopidie verwendet und brachte aufgrund seiner
erhéhten Korrosionsresistenz gegeniiber den vorher eingesetzten Stihlen
einen erheblichen Vorteil (Sutow und Pollack 1981).
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2.1.1.1 Zusammensetzung und Aufbau

Die Eisenleglerungen z#hlen zu den am meisten eingesetzten Werkstoffen,
u.a. wegen lhrer gropen Verfiigbarkeit und relativ giinstigen Her-
stellungsmdglichkeiten. Die Eigenschaften lassen sich durch gezielte Zugabe
verschiedener Elemente wie auch durch entsprechende Wiarmebehandlungen
in einem weiten Bereich variieren.

Ohne Legierungszusitze liegt Eisen bis 1183 K als a-Eilsen (krz) vor,
zwischen 1184 K und 1666 K als y —Eisen (kfz) und schlieBlich bis zu
seinem Schmelzpunkt von 1812 K wieder krz als 5-Eisen. Die verschiedenen
Legierungselemente lassen sich in Ferrit— und Austenitbildner einteilen:

1 2 3 4 5 6 7 8
BElement Kurzbez. Atomdurchmes-  Gitteraufbau  Atomgewicht  maximale Lislichkeit in wo geldst

ser \ o-Eisen y-Eisen

nm Gew.-% Gew.-%
Blei Pb 0,350 kfz 207,2 0 0 —
Titan T 0,290 hd 41,9 6,3 0,75 S
Niob Nb 0,289 krz 92,9 1,8 1,4 S
Aluminium Al 0,287 kiz 27,0 37,0 1,0 S
Wolfram w 0,275 krz 183,9 33,0 3,2 S
Mangan Mn 0,274 kfz 54,9 3,5 100 S
Molybdin Mo 0,273 krz 95,9 37,5 1,6 S
Vanadin v 0,263 krz 50,9 100 1,5 S
Kupfer Cu 0,256 kfz 63,5 3,5 8,5 S
Kobalt Co 0,250 kfz 58,9 76,0 100 S
Nickel Ni 0,249 kfz 58,7 8,0 100 S
Chrom Ce 0,249 krz 52,0 100 12,5 S
Eisen Fe 0,248 krz 55,8
Silizium Si 0,235 D 28,1 14,4 2,2 S
Phosphor P 0,218 th 31,0 28 0,25 S
Schwefel S 0,203 K 32,0 0,02 0,05 S
Bor B 0,177 K 10,8 0,15 0,15 E/S
Kohlenstoff [} 0,154 D 12,0 0,02 2,06 E
Stickstoff N 14,0 0,115 2,6 B
Wasserstoff H 1,0 0,0005 0,001 B

Zu Spalte 4: kfz kubisch flichenzentriert  hd hexagonal dichtest D Diamantgitter
krz kubisch raumzentriert rh rhombisch K komplexer Gitteraufbau
Zu Spalte 5: Es handclt sich um das relative Atomgewicht. Geteilt durch die Loschmidtsche Zahl 6,02 - 1033 ergibt sich das Gewicht

cines einzelnen Atoms in Gramm. )
Zu Spalte 6 und 7: Gemeint ist die max. Loslichkeit bei erhdhter Temperatur,
Zu Spalte 8: S anstelle von Eisenatomen im Gitter cingebaut, substituiert; E auf Zwischengitterplitzen eingelagert.

Tab. 2.3: Uberblick iiber die wichtigsten Eisenbegleiter und
Legierungselemente (Scheer 1980, 5.35)

Die rostfreien St#hle werden vom AISI (American Institute of Steel and
Iron) in vier Gruppen unterteilt, von denen allerdings nur die
martensitischen Cr-Stihle und die austenitischen Cr—Ni St#éhle iiberhaupt
fiir Implantatzwecke in Frage kommen. In Tabelle 2.4 sind die Zusammen-
setzungen einiger Stdhle aufgefilhrt (alle Angaben in Gew.%):



13

AISI Typ C [%] Cr [%] Ni [%] andere Elem. [%]

martensitische Chromstihle

410 max. 0,15 11,6-13,6 - -
420 0,35-0,45 12-14 - -
431 max. 0,2 156-17 1,256-2,5 -
440A 0,60-0,75 16-18 - -

austenitische Cr—-Ni-St#dhle

301 max. 0,15 16-18 6-8 max. 2 Mn
304 max. 0,08 18-20 8-12 max. 1 Si
304L max. 0,03 18-20 8-12 max. 1 Si
310 max. 0,25 24-26 19-22 max. 1,5 Si
310X max. 0,08 24-26 19-22 max. 1,5 Si
314 max. 0,25 23-26 19-22 1,6-3,0 Si
316 max. 0,10 16-18 10-14 2-3 Mo

316L max. 0,03 16-18 10-14 2-3 Mo

317 max. 0,08 18-20 11-14 3-4 Mo

321 max. 0,08 17-19 8-11 'Ti 4xC (min.)

Tab. 2.4: Zusammensetzungen rostfreier Stdhle (Park 1984)

Aus der Gruppe der martensitischen Chromstdhle wird der Typ 420 zur
Herstellung chirurgischer Instrumente, in begrenztem Umfang auch fiir
Implantate, eingesetzt. Allerdings handelt es sich hier nur um kurzzeitige
Einsétze, da dieses Material nicht iiber eine ausreichende
Korrosionsbestidndigkeit verfiigt.

Bessere Korrosionseigenschaften weisen die ferritischen Stidhle mit
Chromkonzentrationen zwischen 14 und 27 % auf. Das Austenitgebiet ist
hier stark eingeschniirt (Abb. 2.4), so dap diese Materialien nicht durch
Wiarmebehandlungen hértbar sind. Sie kommen nicht als Biowerkstoffe zum
Einsatz.

Hauptsiichlich werden fiir Implantatzwecke die austenitischen Cr - Ni
Stdhle verwendet. Sie zeichnen sich im allgemeinen durch ein noch besseres
Korrosionsverhalten aus. Durch Nickel kann das Austenitgebiet bis zur
Raumtemperatur aufgeweitet werden. Mit abnehmender Nickelkonzentration
({11%) steigt die Neigung zur Verfestigung durch Ausbildung eines
martensitischen Gefiiges (Sutow und Pollack 1981). Bei einer iiber 11 %igen
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Nickelkonzentration geht die Neigung zur Martensitbildung und damit auch
die Moglichkeit der HHrtung =zuriick. Allerdings wird dabel auch das
Korrosionsverhalten besser, so dap man abwigen mupf zwischen Festigkeit
und Korrosionsbestidndigkeit. In Abb. 2.4 sind die iIn diesem Zusammenhang
wichtigen Fe—~Cr und Fe-Nl Zustandsdiagramme gezeigt:

1835°C T
2000 G

it Lieid
1583° / \\ . {7
/ ' e ;
= ! '
f

0 N )_\J'_ ........ -3 : 1
» . N - |
F 20 40 © & cr 2 Py P Py € N
Gew.% Cr Gew.% Ni

Abb. 2.4: Fe~Cr und Fe~Ni Zustandsdiagramme (Sutow und Pollack 1981)

Um Lochfrapkorrosion vorzubeugen, werden bei den Typen 316 und 317
geringe Mengen Molybddn zugegeben. Allerdings kann es bei zu hohen
Konzentrationen zur Bildung der o-Phase kommen, die dann 2zu einer
erhdhten Korrosionsanfilligkeit und Versprédung des Materials fiihrt. Der
Typ 816 ist in der Implantologie einer der am h#ufigsten eingesetzten
Stihle.

Durch elne Senkung des C—Gehaltes kann eine weitere Verbesserung der
Korrosionseigenschaften erzielt werden, da die Bildung von Chrom-
karbidausscheidungen, die vorher zu interkristalliner Korrosion gefiihrt
hatte, vermieden wird. Obwohl der Kohlenstoff zur FestigkeitserhShung
beitréigt, strebte man sus diesem Grund eine niedrigere Konzentration an
(Typ 316L).

Die Zusammensetzungen der Stdhle fiir Anwendungen in der Medizin ist
durch einige Normen, die schérfer als andere Industrienormen sind,
standardisiert. DIN 17443 belspielsweise legt die Normen filir Walzwerks-—
und Schmiedeerzeugnisse aus nichtrostenden Stidhlen fiir chirurgische
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Implantate fest. In Tabelle 2.6 sind die empfohlenen Spezifikationen der
ASTM (American Society for Testing and Materials) und des BSI (British
Standards Institute) flir den rostfreien Stahl Typ 316 bei Verwendung als
Implantatmaterial aufgefiihrt. '

BSI ASTM
Chrom 16,6-19,5 17,0-20,0
Nickel 10,0-156,0 10,0-14,0
Molybdén 2,256-4,0 2,0-4,0
Kohlenstoff max. 0,07 max. 0,08
Silizium max. 1,0 max. 0,75
Mangan max. 2,0 max. 2,0
Schwefel max. 0,03 max. 0,03
Phosphor max. 0,04 max. 0,03
Eisen Rest Rest

Tab. 2.5: Spezifikation fiir den Implantatstahl Typ 816 (Williams und Roaf
1873/Angaben in Gew.%)

Die Entwicklung der letzten zwanzig Jahre war bestimmt von dem Streben
nach Verbesserung hinsichtlich Herstellung, Verarbeitung und besonders der
Qualititskontrolle. Man ist damit bei fast allen Implantatstihlen
abgekommen von weniger Korrosionsbestindigen Typen wie etwa dem Typ
304.

2.1.1.2 Elgenschaften

Das Korrosionsverhalten ist sicherlich eine wichtige Eigenschaft eines
Werkstoffes, wird aber wegen seiner zentralen Bedeutung in der
Endoprothetik gesondert behandelt (Kapitel 2.1.6). Wichtig flir die
Implantologie und hier besonders bei Einsfdtzen in der Orthopidie sind die
mechanischen Eigenschaften der Werkstoffe. Ebenso bedeutend sind die
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systemischen Auswirkungen, die Effekte der Blowerkstoffe auf den
Metabollismus (Kapitel 2.1.5).

Oft missen bei der Auswahl von geeigneten Materialien hier Kompromisse
gesucht und eingegangen werden, da manche der die mechanischen
Eigenschaften steigernden Leglerungszusitze die Korpervertriiglichkeit des
Implantats herabsetzen.

Die mechanischen Eigenschaften der wesentlichen rostfreien Stdhle fiir
Implantatzwecke sind in Tabelle 2.6 zusammengestellt. Sle h#ingen natlirlich
stark vom jeweiligen Herstellungsprozep, insbesondere dem Umformgrad ab.

Material Fliepgrenze Zugfestigkeit Bruchdehnung
[MPa] [MPa] [9%)
18Cr—8Ni 200-230 640-700 60-65
Typ 316 gegliiht 240-300 600-700 35-565
kaltverformt 700-800 1000 7-10
Typ 316L gegliiht min, 196 min. 506 min. 40
kaltverformt min. 690 min. 860 min. 12

Tab. 2.6: mechanische BEigenschaften von rostfreien Implantatstihlen (Park
1984)

Der Elastizitdtsmodul liegt bei 200 GPa. Dle Wechselfestigkelt betrfigt bei
der 18Cr—8Ni Legierung 230-2560 MPa, beim Typ 316 zwischen 260 und 300
MPa.

Im Rahmen der Qualitdtsiiberwachung sind insbesondere die chemischen
Zusammensetzungen genau zu iberwachen, da Abweichungen schnell zur
Ausbildung eines anderen Gefliges (z.B. Bildung von Chromkarbidaus-
scheidungen) und zu stark ver#nderten Eigenschaften fithren kb&nnen.
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2.1.1.3 Herstellung

Bei den meisten in der Endoprothetik eingesetzten Stdhlen handelt es sich
um Schmiedelegierungen. Die gegossenen Implantate weisen gréberes Korn
und eine nicht so homogene chemische Zusammensetzung und damit
schlechtere mechanische und korrosive Eigenschaften auf.

Die weitere Bearbeitung des Materials wird unterhalb der Rekristal-
lisationstemperatur, d.h. fiilr einen Stahl vom Typ 3816L im aligemeinen
unterhalb 773 K vorgenommen. Wirmebehandlungen werden, um eine
ausreichende Loslichkeit von Cr und C Atomen zu gew#hrleisten, oberhalb
von 1123 K durchgefiihrt.

2.1.2 Co - Basis-Legierungen

Diese Legierungen wurden urspriinglich im Dentalbereich eingesetzt bis sie
etwa ab 1940 auch in der Orthopldie angewandt wurden. Gegeniiber den
rostfreien Sthhlen zeichnen sie sich insgesamt bei gleichen oder
giinstigeren mechanischen Eigenschaften durch ein besseres
Korrosionsverhalten aus. Prinzipiell lassen sich zwei verschiedene Gruppen
‘unterscheiden: gegossene und geschmiedete Legierungen. Unter dilesen sind
die geschmiedeten Legierungen die jlingere Entwicklung.

2.1.2.1 Zusammensetzung und Aufbau

Cobalt hat eine Dichte von 8,856 Mg/m® und einen Elastizitdtsmodul von 210
GPa. Bls zu elner Temperatur von 690 K welst es ein hexagonal
dichtgepacktes Gitter auf (¢ Phase), dariiber bis zum Schmelzpunkt von
1768 K ist es kubisch flichenzentriert (a Phase). Doch vollizieht sich diese
Umwandlung sehr langsam, so daB fast zu jeder Zeit beide Phasen
vorhanden sein kénnen (Williams 1981e).

Es gibt eine ganze Reihe von in der Endoprothetik eingesetzten Co-Basis
Legierungen, die von einigen Herstellern unter verschiedenen Handels-
namen vertrieben werden (Tabelle 2.2). Eine ASTM Empfehlung fiir
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chirurgische Implantate faft sle in vier Gruppen zusammen. Diese
Einteilung wie auch die entsprechenden Zusammensetzungen sind in
Tab. 2.7 aufgefiihrt:

CoCrMo (F76) CoCrWNi (F90) CoNiCrMo (F562) CoNiCrMoWFe (F563)

gegossen geschmiedet geschmiedet geschmiedet

min. max. min. max. min. max. min. max.
¢r 27,0 30,0 19,0 21,0 18,0 21,0 18,0 22,0
Mo 5,0 7,0 - - 9,0 10,5 3,0 4,0
Ni - 2,6 9,0 11,0 33,0 37,0 15,0 25,0
Fe - 0,75 - 3,0 - 1.0 4,0 6,0
C - 0,35 0,06 0,156 - 0,025 - 0,056
Si - 1,0 - 1.0 - 0,16 - 0,60
Mn - 1,0 - 2,0 - 0,15 - 1,0
W - - 14,0 16,0 - - 3,0 4,0
P - - - - - 0,016 - -
S - - - - - 0,010 - 0,010
Ti - - - - - 1,0 0,60 3.6
Go - Rest ~—————~

Tab. 2.7: Zusammensetzung von Co-Basis-~Leglerungen {(mach ASTM 1980)

Wie schon zuvor erwdhnt, waren dle ersten Co—Basls—Implantatwerkstoffe
gegossene Co-Cr—-Mo—Legierungen. Der Mo-Zusatz bewirkt eine kleinere
Korngrife und damit elne BErhdhung der TFestigkeit. Diese Legierungen
verfestigen sehr schmnell durch Kaltumformung, so dap derartige Implantate
nur auf gieftechnischem Wege herzustellen sind.

Die gegossenen Co-Basls—Legierungen liegen, wie ADbb. 2.5 belspielhaft
zelgt, als zwelphasige Werkstoffe vor.
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Abb. 2.5: Gefiligebild CoCrMo GuBlegierung (Protasul 2)

Als zweite Phase liegen Karbidausscheidungen vor, da die Lé6slichkeit fiir
Kohlenstoff in der «-Phase bei weniger als 0,25 % liegt. Die
Karbidausscheidungen tragen nicht nur zur Festigkeitssteigerung beli,
sondern sie filhren auch zu einer Versprédung des Materials.

Die oben erwidhnte Tridgheit der a-&¢ Umwandlung bei reinem Cobalt gilt
auch fiir Co-Cr—~Mo Legierungen. Man kann davon ausgehen, daf wenn
aufgrund der Zusammensetzung die o—Phase bei hoher Temperatur vorliegt,
diese auch bei Raumtemperatur stabil ist (Williams 1981e).

Abbildung 2.6 zeigt das Co-Cr Zustandsschaubild. Es werden verschiedene
intermetallische Verbindungen gebildet. Die maximale Lo&slichkeit des Cr
liegt bei 41 At.% bei 1588 K.

Im Laufe der Zeit gelang es, die Neigung zur Kaltverfestigung durch weitere
Legierungszusitze herabzusetzen, so daB diese Co—-Basis Legierungen auch
geschmiedet werden konnen. In Bezug auf das Korrosionsverhalten sowie die
Vertriaglichkeit mit dem Korpergewebe liegen diese Werkstoffe auf dem
Niveau der gegossenen Metalle.

Auch Dbei Schmiedelegierungen bleibt die o«o-Phase haufig bis zur
Raumtemperatur stabil. Allerdings fordert die mechanische Umformung die

Entstehung des hexagonalen Gitters.
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Abb. 2.6: Co~Cr Zustandsdiagramm (Williams 1981e)

2.1.2.2 Eigenschaften

Schon die gegossenen Co~Cr-Mo Legierungen verfiigen ilber recht gute
mechanische Eigenschaften. Die Streckgrenze liegt im Bereich von 400 -
500 MPa und die Zugfestigkeit betrigt ungefihr 600 - 800 MPa. Allerdings
ist die Bruchdehnung nur sehr gering. Deutlich bessere " mechanische
Eigenschaften lassen sich bei den geschmiedeten Legierungen erzielen. Dies
liegt an der Kaltverfestigung dieser Werkstoffe wie auch an dem
niedrigeren Cobaltanteil. Der Unterschied 4Bt sich an den in Tabelle 2.8
zusammengefaBten mechanischen Eigenschaften ablesen.

Der Elastizititsmodul schwankt je nach Zusammensetzung zwischen 185 und
248 GPa (Williams 1981e).
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Fliepgrenze  Zugfestigk. Bruchdehn. Wechselfestigk.

[MPa) [MPa] (%] [MPa]

CoCrMo (F76) 450 6566 8 310
CoCrwN1 (F90) 310 860 10
CoNiCrMo (F562)

gegliiht 240-655 7956-1000 560

kaltverformt min. 1685 min. 1790 8
CoNiCrMoWFe (F663)

geglitht 276 600 60 340

kaltverformt 1310 1686 400

Tab. 2.8: mechanische Eigenschaften einiger Co-Basis-Legierungen
(Park 1984)

2.1.2.3 Herstellung

Die CoCrMo-Legierungen werden bei elner Temperatur von 1623 bis 1723 K
gegossen. Pilllar (1984) berichtet iUber Miglichkelten der Warmebehandlung
zur Festigkeltssteigerurig. auf die hier jedoch nicht niher eingegangen wird.
Doch wie schon oben ausgefiihrt, lassen sich welt bessere mechanische
Eigenschaften bei den Schmiedelegierungen erreichen. Eine Legierung wie
beispielsweise MP35N (36Gew.% Co, 35% Ni, 20%Cr, 10% Mo) wird bei bis zu
1400 K geschmledet und gewalzt. Die hbheren Festigkeiten werden bel
niedrigeren Temperaturen erzielt. '

Einige Implantate werden auch pulvertechnologisch hergestellt wie
beisplelswelse HS—-21 (CoNiCrMo). Die Feinkdrnigkeit des Gefliges filhrt
hierbel zu verbesserten mechanischen Eigenschaften, insbesondere bel der
Ermidungsfestigkeit. Die Implantate werden bel einer Temperatur von 1373
K und einem Druck von 100 MPa wihrend einer Stunde gesintert (Bardos
1979).
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2.1.3 Titan und Ti - Basis—-Legierungen

Bei Titan und den Titanbasislegierungen handelt es sich unter den
metallischen Werkstoffen um die jlingste Entwicklung. Wegen der starken
Reaktionsfreudigkeit des Materials gelang erst 1925 die Herstellung des
reinen Metalles. Die erste ErwlBhnung von Titan in der Medizintechnik
datiert von 1940 (Booth et al.). Kommerziell verfiigbar war dieses Material
in den USA ab 1948 (Willlams 1981f).

Seither werden diese Legierungen in einem breiten Spektrum, das vom
Gelenkersatz bis hin zum Geh#usematerial fiir Herzschrittmacher reicht,
eingesetzt. Besonders in Bezug auf das Korrosionsverhalten ist Titan den
Stihien und Co-Basis-Legierungen iberlegen. Auch die allgemeine
Kﬁrpervertrﬁglichkelt ist -~ wie oben erwdhnt - sehr hoch. Diese Tatsache
gilt auch filr TI{ - Legierungen. Aufgrund dieser Kombination aus guter
Kbrpervertriglichkeit, guten Korrosionseigenschaften, geringer Dichte und
hoher Festigkeit hat die Verwendung von Ti und Ti-Leglerungen stark
zugenommen. Besonders wenn man die Festigkeitswerte auf die Dichte
bezieht, sind dle Ti-Basis Werkstoffe (iberlegen.

2.1.8.1 Zusammensetzung und Aufbau

Relnes Titan kommt in zwel Modifikationen vor. Bis 1166 K liegt ein
hexagonales Gitter (a—Ti) vor, die Hochtemperaturmodifikation ist kublsch
raumzentriert (B-Ti). Unter den Legierungselementen stabilisieren O, N, C
und Al das a-Titan, wihrend Mo, Nb, Ta und V eine hdhere Ldslichkeit im
f-Titan haben. '

Wie die anderen Ubergangsmetalle der 4. und 5. Gruppe des Perioden—
systems, zeigt auch Ti eine hohe Affinitdt fiir Sauerstoff und Stickstoff.
Fiir Implantatwerkstoffe ist die Sauerstoffkonzentration auf 0,6 Gew.%
begrenzt. Die genauen Zusammensetzungen der in der Implantologie
eingesetzten Ti-Leglerungen sind in den ISO-Normen 6832/2 und 5832/3
festgelegt.
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Elemente Reintitan TiAlV Leg.
Typ 1 Typ 2 Typ 3 Typ 4

Al 5,50-6,75
C - 0,10 - 0,10 - 0,10 - 0,10 - 0,08

H - 0,015 - 0,015 - 0,015 - 0,015 - 0,015
Fe - 0,20 - 0,30 - 0,30 - 0,50 - 0,30

N - 0,03 - 0,03 - 0,05 - 0,07 - 0,05

0 - 0,18 - 0,25 - 0,35 - 0,560 - 0,20
2 et Rest —=——--

\ 3,50-4,50
iibrige - 0,40

Tab. 2.9.: Zusammensetzung (Gew.%) von geschmiedetem unlegiertem Ti
(IS0 5832/2) und TiAlV Schmiedelegierung (ISO 5832/3) fiir

Implantate

Abbildung 5,13 zeigt das Gefiige des unlegierten Titans. Der Hauptnachteil

des reinen Titans  liegt in seinen fiir manche Anwendungen

Abb. 2.7; Gefiige der Ti-6Al-4V Legierung (Protasul 64 WF)

unzureichenden mechanischen Eigenschaften. Dies fithrte schon zu einigen

Briichen bei Knochenschrauben, ist jedoch in der Zwischenzeit, insbesondere
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durch den Einsatz von Titanlegierungen, kein Problem mehr. Unter diesen
ist vor allem das oben schon aufgefilhrte zweiphasige Ti6Al4V (Tab. 2.9,
Abb. 2.7) weit verbreitet. Bedenken zur Kérpervertriglichkeit des
Legierungszusatzes Vanadium fihrten in jlingerer Zeit zu dessen Ersatz
 durch Fe, belspielsweise in Ti5Al2,6Fe (Merget und Aldinger 1986).

2.1.3.2 Mechanische Eigenschaften

Reines Titan hat einen Schmelzpunkt von etwa 1941 K und eine Dichte von
4,61 Mg/m?® (Zwicker 1974). Der Elastizititsmodul betrfigt etwa 110 GPa,
die Poissonzahl 0,34.

Verunreinigungen, besonders der Sauerstoff, bestimmen -~ wie der Tabelle
2.10 zu entnehmen st - entscheidend die mechanischen Eigenschaften. Sie
erhb6hen die Festigkeit, wobei dies allerdings auch die Zahigkeit des
Materials herabsetzt. Fiir die Streckgrenze, Zugfestigkeit und Bruchdehnung
ergeben sich folgende Werte.

Material FlieBgrenze Zugfestigkeit Bruchdehnung
[MPa]) [MPa] [%)

Ti, unleglert,

gegliiht 1 170 240 24
2 230 346 20
3 300 460 18
4 440 650 15
kaltverformt 4 520 680 10
TIALV Schmiede- '
legierung, gegliht 780 ‘ 860 10

Tab. 2.10: Mechanische Elgenschaften von Ti und Ti6Al4V (Willert und
Semlitsch)

Fiir Dentalimplantate wird auch h&ufig unlegiertes Titan verwendet. Die
niedrigeren Festigkeltswerte haben sich Dbislang nicht als Problem
dargestellt.

Naturgemdp 1ist die Legierung fiir den Einsatz im Hift- oder
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Kniegelenkbereich besser geeignet, da sie das Risiko der plastischen
Verformung wie auch das Bruchrisiko der Prothese weitestgehend reduziert.
Wichtig gerade in diesem Zusammenhang ist ferner die Wechselfestigkeit, da
man beispielsweise im Hiiftgelenksbereich mit bis zu 2-10% Lastwechseln pro
Jahr rechnen mup. Sowohl beim reinen Titan wie auch bei der Legierung
sinkt die Zugfestigkeit nach einer Lastspielzahl von 107 bis 10 um etwa
50 % (Van Noort 1987). Fiir die Ti6Al4V Legierung gibt Van Noort eine
Dauerwechselfestigkeit von 620 MPa an.

Die erwdhnten Festigkeitswerte konnen je nach Herstellungsprozef und
Umformgrad besonders bei der Legierung erheblich variieren. So sind bei der
TiAlV Legierung Zugfestigkeiten von deutlich liber 1000 MPa zu erreichen.
Als problematisch erweisen sich die tribologischen Eigenschaften des
Titans. Das Metall wird durch eine Oxidschicht passiviert. Diese Schicht
bleibt jedoch nur bei geringen Lasten und Geschwindigkeiten zwischen den
Reibungspartnern stabil. Normalerweise zeigt sich -unter Last eine starke
Neigung zum Fressen und Verschweifen. Die Verschleifraten sind in der
Regel so hoch, dap das Material nicht fiir tribologisch beanspruchte
Oberflichen verwendet wird.

Man geht allerdings davon aus, daP die gute physiologische Vertridglichkeit

des Titans auf dieser Oxidschicht beruht.

2.1.3.3 Herstellung

Wie schon erwdhnt handelt es sich beim Titan um ein sehr reaktives
Material, was seine Herstellung erschwert. So mup das GiePen des Materials
unter inerter oder Schutzgasatmosphire erfolgen, bei der weiteren
Verarbeitung sollte eine Temperatur von 1198 K nicht ﬁberschfitten werden
(Williams und Roaf 1973). Da das Material auch sehr zdh ist und zum
Fressen neigt, muf die Bearbeitung bei niedrigen Schnittgeschwindigkeiten

und guter Kihlung vorgenommen werden.

2.1.4 Andere Metalle

Neben den drei beschriebenen Werkstoffen bzw. Werkstoffgruppen kommen -

allerdings in weit geringerem Mafe - andere Metalle und Legierungen zum
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Einsatz. Hlerbei sind insbesondere Tantal, Niob und die Gruppe der Memory
Legierungen 2zu nennen. AuBerdem sind noch Kontaktwerkstoffe oder
Elektrodenmaterial wie beisplelsweise Pt-Ir erwihnenswert.

2.1.4.1 Tantal

Auch Tantal weist eine sehr gute Korpervertriglichkeit auf. Wie Titan wird
dieses Metall durch eine Oxidschicht passiviert und zeichnet sich durch
eine hohe Korrosionsbestindigkeit aus.

Tantal hat einen hohen Schmelzpunkt (3303 K) und eine hohe Dichte von
16,6 Mg/m3® (Schider et al. 1981). Der Elastizititsmodul liegt bei etwa 190
GPa.

Obwohl schon seit fast 60 Jahren als Implantatwerkstoff im Einsatz
(Abdeckplatten fiir Schideldefekte, Clips etc.), hat es sich bls jetzt in
anderen Bereichen, insbesondere beim Gelenkersatz nicht recht durchsetzen
kénnen. Dies liegt hauptsidchlich an den vergleichsweise nledrigen
mechanischen FEigenschaften. Reines Tantal ist ein weiches und zidhes
Material. Zur Festigkeitsstelgerung kommen neben der Kaltumformung
Dispersions— und Mischkristallhfirtung zur Anwendung. So gibt
beispielsweise Park 1984 abhingig von der Kaltverformung des Materials
eine Streckgrenze von 140 bis 435 MPa an. Die Zugfestigkeit betridgt 206
bis 615 MPs bel einer Dehnung von 2 bis 30 %. Vorteilhaft ist allerdings,
dap die Wechselfestigkeit des Materials kaum vom umgebenden Milieu
beeinflupt wird. Schider et al. (1985) ermittelten in inerter Atmosphire wie
auch in elner modifizierten physlologischen Kochsalzlésung einen
Festigkeitsabfall von 500 auf 340 MPa.

2.1.4.2 Niob

Viele der im vorigen Abschnitt angesprochenen Punkte gelten auch fir
Niob, doch befindet sich dieses Material fiir einige Anwendungen noch im
Erprobungsstadium. Eine gute Korpervertriiglichkeit wurde "in ausgedehn-
ten Tlerversuchen .. an unbelasteten und belasteten Implantaten" (Schider
et al. 1985) nachgewiesen. Niob wird momentan bel Schrauben und
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Riickgratstiitzimplantaten verwendet.

Der Schmelzpunkt liegt bei 2718 K, die Dichte betfrigt 8,66 Mg/m® und der
Elastjzitdtsmodul 115 GPa. Beziiglich der Festigkeit machen Schider und
Bildstein (1982) folgende Angaben:

FlieBgrenze Zugfestigkeit Bruchdehnung
[MPa] {MPa] [%]
Niob 316 390 17-20
kaltverformt 560 590 1.4
dispersionsgehirtet 837 920 7,9

Tab. 2.11: Festigkeit von Niobdraht (¢ 1-1,5 mm)

Bei der Wechselfestigkeit konnten Werte von iiber 350 MPa erreicht werden.

Auch dieses Material verfiigt {iber einen hohen Korrosionswiderstand.

2.1.4.3 Memory Legierungen

Die Memory - oder Formgedichtnislegierungen befinden sich seit 1968 in
der Erprobung als Biomaterialien (Castleman und Motzkin 1981). Zu dieser
Gruppe von Werkstoffen 2dhlen u.a. Cu-Zn, Cu-Al, Ti-Nb und Ni-Ti
Legierungen. Letztere werden fir den Einsatz in der Implantologie
favorisiert. Thre Korpervertriglichkeit kann als gut bezeichnet werden. Die
Ni-Ti Legierungen weisen eine hohe Korrosionsbestidndigkeit auf. Je nach
Zusammensetzung l4ft sich die fiir die Formdnderung notwendige Martensit
-~ Austenit Umwandlung zwischen etwa 2283 K und 443 K einstellen
(Bensmann et al. 1981). In der Regel wird in der Medizin eine Legierung
mit etwa 55 Gew.% Ni und 45 Gew.% Ti elngesetzt.

Im Gegensatz zu anderen Werkstoffen verfiigt eine Memory Legierung iiber
elnige interessante Eigenschaften. Wird sie "..im martensitischen Zustand
bleibend verformt und anschlieBend iiber eine bestimmte Temperatur
erwdrmt, so erfolgt eine Umwandlung in die Hochtemperaturphase, mit der
eine Riickkehr zur urspriinglichen Probenform verbunden ist.”
(Tautzenberger und Stdéckel 1986). Wihrend dieser Vorgang beim
Einwegeffekt nur einmal méglich ist, kann beim Zweiwegeffekt zwischen
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einer Hochtemperaturform und einer Niedertemperaturform gewechselt
werden. Die Forminderung wird allein durch die Temperaturinderung
bewirkt. Es konnen hierbei sogar mehrere Millionen Zyklen erreicht werden.
Am Beispiel eines Implantates wird die Funktionsweise der Memory-
Legierung kurz erldutert. Fiir den Einsatz in der Implantologie wurde die
Umwandlungstemperatur "..oberhalb der Kb&rpertemperatur einschlieflich evtl.
auftretenden Fiebers.." gew#dhit (Haasters et al. 1981). Abb. 2.8 zeigt das
Deformationsverhalten eines Memory-Implantates im menschlichen Kérper.

Punkt 1 kennzeichnet den Deformationszustand, der dem Memory-Implantat
eingeprdgt worden ist. Dieser Zustand bleibt bei Raumtemperatur wie auch
bei Korpertemperatur erhalten. Erst durch Erwirmung startet bei etwa 45
°C der Memory Effekt (As = Austenit-start—temperature / Punkt 2). Dieser
ist bei etwa 55°C (Arf = Austenit-finish—-temperature / Punkt 3) beendet,
kann allerdings durch Unterbrechen der Wirmezufuhr gestoppt werden, so

dap eine kontrollierte, stufenweise Anderung der Gestalt moéglich ist.

Deformation +‘

N Funktioneller

Temperaturbereich
im Korper

Memory —

* Zimmertemperatur

Vorverformung

——
50 60 70 °C
Temperatur
Abb. 2.8: Deformationsverhalten eines Memory-Implantates im menschlichen

Korper (Bensmann et al. 1981)

Bei der Abkiihlung des Materials bleibt dieser Hochtemperaturzustand
erhalten, bis bel etwa 12 °C (Martensit-start—temperature / Punkt 4) die
Ritickverformung beginnt, die bei 10 °C (Martensit—finish—-temperature /
Punkt 5) beendet ist. Danach kann das Implantat, z.B. ein Marknagel,
verhidltnismipig leicht wieder entfernt werden (siehe auch Kap. 3.1.1.4.).

Wie oben erwdhnt wird in der Medizin hiufig eine Legierung mit etwa &5
Gew.% Ni und etwa 45 Gew.% Ti (565-Nitinol) eingesetzt. Je nach Gefiige
welist das Material erhebliche Eigenschaftsunterschiede auf.
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oberhalb unterhalb
des Transfermationsbereichs

Dichte [Mg/m3] 6,45
Schmelztemperatur [K] 1583
Elastizittsmodul [GPa] 83-110 21-69
Streckgrenze [MPal 621-793 34-138
Zugfestigkslt [MPa] 827-1172 103-862
Dehnung %] 1~-156 bis 60

Tab 2.12: Eigenschaften von 55-Nitinol (Civian et al. 1975)

Die grope Bandbreite bel den mechanischen Eigenschaften fiir dieselbe
Modifikation beruht auf Anderungen der Zusammsnsetzung wie auch unter-
schiedlicher Herstellung und Wirmebehandlung.

2.1.4.4 Edelmetalle

Gold und Silber wie auch Platin, Palladium etc. zeichnen sich zwar durch
eine gute Resistenz gegeniiber Korrosion aus, verfiigen Jedoch fiir den hier
diskutierten BEinsatzzweck meist {iber unzureichende mechanische
Elgenschaften. Zudem stehen Verfilgbarkeit und Preis einer breiten
Anwendung entgegen.

Sie werden u.a. als Elektrodenmaterial und Kontaktwerkstoffe belspielsweise
fiir Herzschrittmacher eingesetzt. Hierzu werden Im wesentlichen Platin-
Iridlum oder Platin—Rhodlum Legierungen verwendet. Aufgrund der
Oxidationsresistenz erglbt sich eln niedriger Kontaktwiderstand. Abbildung
2.9 zeigt eine derartige Ptir—Elektrode der Fa. Heraeus.
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Abb. 2.9: Ptlr-Elektrode mit Rundkopf der Fa. Heraeus

2.1.5 Systemische und biologische Eigenschaften

In diesem Kapitel sollen die méglichen toxikologischen und metabolischen
Auswirkungen von Implantatmaterialien sowohl auf das direkt anliegende
als auch auf das entferntere Korpergewebe aufgezeigt werden.

Prinzipiell kann man davon ausgehen, daf Metalle weniger inert sind als
Polymere und vor allem als keramische Werkstoffe. Es gibt allerdings keine
systematischen Untersuchungen iiber die systemischen Wirkungen von in der
Implantologie eingesetzten Metallen. Die wesentlichen Informationsquellen
stellen verschiedene klinische Fille dar, bei denen Tumore oder Allergien
mit dem Einsatz von Endoprothesen in Zusammenhang gebracht werden
konnten. Auch Tier— oder andere Versuche zur Ermittlung der Wirkung von
Spurenelementen oder industrielle Untersuchungen {iber die Auswirkungen
von Stiuben auf den menschlichen Organismus werden herangezogen (z.B.
Clarkson et al. 1988). Doch konnen aus den Ergebnissen solcher Studien
nur begrenzt Riickschliisse auf die Toxizitdt von Implantatwerkstoffen
gezogen werden, da die Auswirkungen eines Metalls sehr stark davon
abhingen, auf welchem Weg es in den Organismus gelangt ist. Dies kann
iber die Atemwege, Diffusion durch die Haut, durch Injektion oder

Aufnahme iiber den Gastrointestinaltrakt erfolgt sein.
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Die systemischen Wirkungen von Metallen ergeben sich aus den Reaktionen
auf die Korrosionsprodukte dieser Metalle. Man kann hierbei metabolische,
kanzerogene und immunologische Effekte unterscheiden (Smith 1981). Unter
diesen lassen sich die metabolischen Wirkungen klinisch am schwierigsten
feststellen.

Neben anderen Elementen kommen auch die melsten fiir Implantate
verwendeten Metalle in unterschiedlichen Konzentrationen im menschlichen
Organismus vor. Je nach Konzenfration unterscheidet man die
Hauptelemente wie beisplelsweise Kohlenstoff, Wasserstoff, Sauerstoff,
Calcium, Magnesium oder Spurenelemente wie Kupfer, Nickel, Kobalt,
Chrom, Vanadium etc..Die Spurenelemente haben eine katalytische Wirkung
fiir diverse biochemische Vorginge und kommen in Konzentrationen von
10-% - 1012 g/g Gewebe vor.

Als wichtig fiir die Aufrechterhaltung der biologischen Funktionen werden
die Spurenelemente Eisen, Kupfer, Zink, Mangan, Kobalt, Molybdin, Chrom,
Nickel, Zinn, Silizium und Vanadium angesehen. Wenn diese Elemente nicht
in ausreichender Konzentration vorliegen, kann es zu Mangelerscheinungen
und Erkrankungen kommen. Man nimmt an, dap die iibrigen fiir den
Organismus nicht notwendigen Spurenelemente wie Aluminium, Cadmium,
Quecksilber oder Titan, die in unterschiedlichsten Konzentrationen im
Kérper zu finden sind, Umgebungseinfliisse widerspiegeln.

Der Kérper verfiigt iiber ein gut ausgebildetes Regelsystem, das versucht,
die Konzentration der notwendigen Elemente in Jeweils einer bestimmten
Toleranzgrenze zu halten (Williams 1981c, S. 63). Eine Erhéhung der Kon-
zentration bestimmter Spurenelemente kann bisweilen auch einen férdernden
Effekt haben: z.B. karieshemmende Wirkung von Fluorid.

Letztendlich, d.h. bei entsprechend hoher Konzentration oder auch geniigend
langen Zeitdauern wirken alle Spurenelemente toxisch. Einen grofen Einflup
auf diese Problematik haben die Aufnahme- und Ausscheidungsraten der
einzelnen Elemente in den verschiedenen Organen. Allerdings ist leicht
einzusehen, dap bel den erwihnten geringen Konzentrationen, mit der diese
Elemente im Ko6rper vertreten sind, ein Fremdkdrper etwa In der Grofe
eines Hiiftgelenkimplantates den Regelkreis empfindlich stéren oder auch
tiberfordern kann.

Die nicht notwendigen Elemente ilben keine positive Wirkung auf den
Organismus aus. Hier 1st eher zu differenzieren zwischen Metallen, die
schon in geringster Konzentration toxisch sind (Cadmium, Beryllium,
Quecksilber, Blei) und Metallen, die auch in hohen Konzentrationen noch
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nicht toxisch wirken wie Titan und vielleicht Aluminium. Das glinstige
Verhalten der letztgenannten Gruppe kann auf eine schlechte Absorption,
eine gute Passivierung oder darauf zurlickgefiihrt werden, daPp diese
Elemente die biochemischen Prozesse nicht stdren.

Wie schon zuvor erwidhnt, sind die meisten Angaben {iber die biologischen
Wirkungen von Metallen durch Versuche - oft Tierversuche - gewonnen
worden, bei denen die Substanzen auf oralem Wege in den Kérper gelangten.
Es gibt nur sehr wenige Arbeiten wie beispielsweise die von McNamara und
Williams (1981, 1982, 1984), in denen die Auswirkungen von implantierten
Metallen auf das umliegende Gewebe untersucht wurden. Prinzipiell kann
nach diesen beiden Autoren die Reaktion des umliegenden Gewebes auf das

Implantat wie folgt dargestellt werden:

/
m
O-

Abb. 2.10: Allgemeine Reaktion des Gewebes auf intramuskuldr implantiertes
Metall (Williams 1987)
Struktur der Kapsel um ein metallisches Implantat:
A: Implantat, B: nekrotisches Gewebe, C: zelluldre Infiltration
unterschiedlicher Intensitidt, D: orientierte Kollagenfasern, E:
Kollagen, F: Blutgefidfe, G: einzelne Muskelfasern, H: normales

Muskelgewebe

McNamara und Williams haben diese Reaktionen fir einige reine Metalle
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untersucht, die bei Ratten intramuskuldr implantiert wurden. Ihre
Ergebnisse wie auch andere wesentliche Merkmale von in Biowerkstoffen
vorkommenden Metallen oder Legierungselementen sind im folgenden
zusammengestellt. FEinen guten Uberblick der zu diesem Komplex

verdffentlichten Arbeiten vermittelt auch Williams (1981).

- Aluminium

Die Absorptionsraten sind bei oraler Einnahme so gering, dap kaum Fille
von  Al-Toxizitdt bekannt sind und diesem Metall eine gute
Korpervertriglichkeit bescheinigt werden kann (z.B. Bradley 1981).
Demgegeniiber zeigt die von McNamara und Williams an Ratten durchgefiihrte
Untersuchung die schematisch in Abbildung 2.11 dargestellten

Gewebereaktionen:

B: nekrotisches Gewebe
C: zelluldre Infiltration
unterschiedlicher Intensitat

=

D: Kollagenfasern

> ‘.-- '.’ »

H: Muskelgewebe

Abb. 2.11: Gewebereaktion auf ein Aluminiumimplantat (McNamara und
Williams 1981)

Es bildete sich deutlich und reproduzierbar eine Kapsel aus nekrotischem
Gewebe um das Implantat aus. Zwar war diese Schicht nicht besonders dick,
dennoch war ein solches Ergebnis aufgrund klassischer toxikologischer
Untersuchungen nicht erwartet worden und zeigt deutlich die starke
biologische Aktivitdt dieses Metalls bei direktem Kontakt mit dem Gewebe.
Dieses Ergebnis scheint auch von Bradley bestidtigt zu werden. Er berichtet
von einigen Todesfidllen bei Dialysepatienten, die wahrscheinlich auf einen
zu  hohen Al—-Gehalt des wassers, das zur Aufbereitung der
Dialysefliissigkeit verwandt wurde, zurlickzufithren sind.

Insgesamt jedoch beschrdnkt sich die potentiell toxische Wirkung von

Aluminium auf sehr wenige Fille.
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~ Chrom

Chrom zeichnet sich ebenfalls durch eine niedrige Toxizitdt aus. Jedoch
treten manchmal allergische Reaktionen auf, die bis zur Lockerung und
Versagen von Gelenkprothesen filhren kénnen. Allerdings ist diese interne
Allergie ein umstrittenes Thema (Langard et al. 1981). Im {brigen liRt sich
der Einflup des Chromes isoliert schlecht ermitteln, weil es hauptsichlich
in Kombination mit anderen Metallen eingesetzt wird.

Nach sehr langen Implantationszeiten (25 Jahre) wurden auch schon Tumore
in unmittelbarer Umgebung der Implantate beobachtet. Es kann jedoch nicht
auf einen kausalen Zusammenhang geschlossen werden, da die berichteten
Fidlle statistisch nicht signifikant sind. Hierbei ist auPerdem zu beachten,

dap die melisten Implantate kaum einen derartigen Zeitraum iiberdauern.

- Cobalt

Im allgemeinen weist Cobalt eine geringe Toxizitdt auf. Es sind Fille
bekannt, in denen es beli oraler Einnahme 2zu Lungenreizungen oder
histologischen Verinderungen der Bauchspeicheldriise kam (Williams und
Roaf 1973). Wenn Cobalt in hohen Konzentrationen im Gewebe vorkommt,
wie dies bei Korrosions— oder Verschleifprodukten von Implantaten mdglich
ist, kann es toxische Reaktionen ausldosen. Die oben erwihnte Studie iber

Gewebe - Implantat Grenzflichen bei Ratten zeigt folgendes:

C: zelluléire Infiltration

r unterschiedlicher Intensitdt
. G: Muskelfasern

H: Muskelgewebe

Abb. 2.12: Histologische Verfinderungen des Gewebes als Reaktion auf
Cobalt Implantate (McNamara und Williams 1981)

Es erscheint keine Kapsel um das Implantat, sondern es zeigt sich vielmehr
ein allmihliches Auslaufen des Muskelgewebes zum Implantat hin,
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- Molybdan

Es gibt nur wenig Angaben {iber die Vertrdglichkeit von Molybdidn., Im
Gegensatz zu  einigen  Tierarten, bei denen es aufgrund hoher
Absorptionsraten - zu  Mo~Vergiftungen kommen kann, liegen  keine
Anhaltspunkte dafiir vor, daf dieses Element beim Menschen toxisch wirkt
(Williams 1981c¢, 1981d).

- Titan

Nahezu alle Untersuchungen zeigen eine sehr gute Vertridglichkeit mit dem
umliegenden Gewebe. Dies gilt selbst dann, wenn sich eine grdpere Zahl von
Ti-Partikeln im Gewebe angesammelt hat (Williams 1981a,c).

~ Vanadium

Die Toxizitdt bzw. metabolischen Wirkungen von Vanadium werden
kontrovers beurteilt (Williams 1981c), wobei man in den letzten Jahren
mehr davon iiberzeugt ist, dap es sich um ein toxXisch wirkendes Element
handelt. Aus diesem Grund wird Vanadium - selbst wenn es nur als
Legierungszusatz verwendet wird - durch andere Bestandteile wie etwa

Eisen ersetzt.

- Nickel

Dieses Metall weist wegen seiner geringen Absorptionsrate nur eine geringe
Toxizitat auf. Kritisch sind allerdings allergische Reaktionen
(Nickeldermatitis), die nicht nur auf Hautkontakt mit Nickel zurickzufidhren
sind, sondern auch auf Implantate. Falls bei einem Patienten eine solche
Uberempfindlichkeit Dbesteht, darf ein nickelhaltiges Implantat nicht
verwendet werden bzw. wenn sich dies erst nach der Implantation
heraustellen solite, wird eine Reoperation nicht zu umgehen sein. Wie bei
den meisten iibrigen Metallen hingt die Empfindlichkeit natiirlich von den
Verschleifraten der Metalle ab. Weiterhin hat sich gezeigt, dap die
Hypersensibilitit gegeniiber Nickel bei Frauen hiufiger als bei Méinnern
auftritt,

Die von McNamara und Williams untersuchten Gewebe - Implantat Grenzfld-

chen sehen wie folgt aus:
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B: nekrotisches Gewebe

C: zellullire Infiltration
unterschledlicher Intensitit

D: Kollagenfasern

H: Muskelgewebe

Abb. 2.13: Grenzfliche zwischen Ni-~ Implantat und Muskelgewebe (McNamara
und Wwilliams 1981)

Es handelt sich um eine starke Gewebereaktion. Auffallend sind die
zahlreichen BlutgefiBe, die die Gewebekapsel durchziehen.

In welchem MaBe das in Implantaten enthaltene Nickel Krebs erzeugt,
konnte bisher nicht - statistisch gesichert - festgestellt werden. Sicher
ist, dap Ni- Stdube bei entsprechend langen Einwirkzeiten
Krebserkrankungen der Atemwegorgane ausldsen kénnen. Aus diesem Grund
sind beispielsweise Zahntechniker, die nickelhaltige Legierungen bearbeiten,
einem erhdhten Risiko ausgesetzt.

- Tantal

Es scheint f{iber eine &hnlich gute Korpervertriglichkeit wie Titan zu
verfiigen.

- Wolfram

Bisher konnten nur sehr wenige systemisch toxische Reaktionen auf Wolfram
gefunden werden.

- Eisen

Dieses Metall ist im Himoglobin, als Ferritin im Gewebe, in einigen Enzymen
etc. enthalten. Die Speichermdglichkeiten fiir Eisen im menschlichen Kérper
scheinen so grop zu sein, dap selbst die von Implantaten abgesonderten
Mengen nicht problematisch sind (Williams und Roaf 1973).

Prinzipiell lassen sich bel allen Metallimplantaten erhéhte Metall-
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konzentrationen im umliegenden Gewebe feststellen, wobei einige QOrgane
oder Gewebearten bestimmte Metalle bevorzugt speichern (z.B. Wolfram in
den Knochen oder Chrom in den Lungen). Informationen dariiber, in welchem
Mape Partikel von Implantaten im umliegenden Gewebe gespeichert werden,
wurden von verschiedenen Gruppen an Tierversuchen gesammelt (z.B.
Ferguson et al. 1960, 1962a, 1962b).

2.1.6 Korrosionsverhalten

Bei den Biowerkstoffen ist das Korrosionsverhalten von herausragender
Bedeutung. Hierdurch wird nicht nur wie bei anderen Anwendungen die
Lebensdauer und Funktionsfihigkeit des Bauteils beeinflupt, sondern
zusitzlich treten die Korrosionsprodukte in Wechselwirkung mit dem
Kérpergewebe. Dies ist in der iiberwiegenden Zahl der Anwendungen

unerwiinscht.

Die wesentlichen aus anderen Bereichen bekannten Korrosionsmechanismen
sind auch im Bereich der Implantologie anzutreffen. Hierbei ist das
aggressive Korpermilieu zu beriicksichtigen,

Je nach Anwendung dominieren einzelne Korrosionsarten. Als hiufigste ist
die galvanische Korrosion zu nennen. Bei Kontakt von zwei Metallen und
einem Elektrolyten bildet sich ein Potential aus, wie es aus Tab. 2.13 fir

den Standardfall abgeleitet werden kann.

Metalt E, (Volt)
X Kalium Kkt -2,92
Ca Kalzium CajCa®* -2,76
Na Natrium Na/Na+ -2
Mg Magnesium MglMg2+ -2,40
Al Aluminium AAPY -1,69
Mn Mangan Mn/Mn?? -1,10
Zn Zink ZnjZn?* ~0,76
Cr Chrom cr/cett -0,51
Fe Eisen Fe/Fe?t -0,44
cd Cadmium cajcat -0,40
Co Kobalt Co/Ca?* -0,29
Ni Nickel Ni/Ni?* ~0,25
Sn Zinn Sn/Sn?* -0,16
Po Blei Pb/Pb2* ~0,13
Hy Wasserstoff Hy/H30" -0,00

t

Cu Kupfer Cu/Cu” +0,35
Ag Silber AglAg“ +0,81
Hg Quecksilber He/Hg?* +0,86
Au Gold AufAud? +1,38
Pt Platin pypi?t +1,60

Tab. 2.13: Spannungsreihe fiir Metalle (Ondracek 1986)
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Mit der Potentialdifferenz steigt auch die Tendenz zur Korrosion des
unedleren Metalles. Diese Tatsache ist insbesondere fiir mehrkomponentige
Implantate wie belsplelsweise Knochenplatten und Schrauben von Bedeutung.
Hier besteht beim Einsatz von unterschiedlichen Metallen die Gefahr von
galvanischer Korrosion.

Leider ist die Gefahr nicht nur auf diese relativ leicht vermeidbare
Mdglichkeit beschridnkt. So kann es such zur Bildung von Lokalelementen
zwischen dem Implantatwerkstoff und Verschleifpartikeln der
Operationsinstrumente kommen. Deshalb sollten Instrumente und Implantate
aus demselben Material hergestellt sein. Eine weltere Moglichkeit der
Bildung von Lokalelementen besteht zwischen unterschiedlich stark

kaltverformten Bereichen elnes Implantates.

Es hat sich Jedoch gezeigt, daP besonders Titan und Ti-Legierungen
aufgrund der passivierenden Oxidschicht sehr gut gegen Korrosion geschiitzt
sind. Auch Co—Cr Leglerungen weisen hier ein gutes Verhalten auf. Bei den
rostfreien Stdhlen kommt es allerdings wesentlich leichter zu einer
Zerstdrung dieser Schicht mit amnschliepender LochfraBkorrosion (Willlams
und Roaf 1973). Dies kann an &uferen Schidigungen wie 2.B. Kratzern,
Inhomogenititen usw. liegen. In jedem Fall resultiert daraus flichenmipig
ein grofer Unterschied zwischen Anode und Kathode, der zu einer starken
Schidigung und Herabsetzung der mechanischen Eigenschaften flihren kann.
Aus diesem Grund fithrte auch der Versuch, Prothesen aus rostfreiem Stahl
durch eine Au-Schicht zu schilitzen zu katastrophalem Korrosionsverhalten.
Eine Unversehrtheit der Schutzschicht war wéahrend der Produktion, der
spiteren Handhabung und im Einsatz kaum zu gewdhrleisten.

Dies konnte mnatirlich unterbunden werden, wenn als Deckschicht ein
unedleres Metall gewidhlt wiirde wie etwa belm Verzinken von Profilen oder
Automobllkarosserien. Doch wiren hiler die Korrosionsprodukie unter dem
Gesichtspunkt der Toleranz durch das Korpergewebe problematisch.

Neben diesen sind bel Implantaten andere Korrosionsformen wie
Korngrenzenkorroston oder Spannungsripkorrosion zu beobachten. Ferner ist
bei den Festigkeitsangaben insbesondere bel der Wechselfestigkeit der
Einflup des korrosiven Umgebungsmediums zu berlicksichtigen. So ist
letztere in einer Salzldsung meist deutlich herabgesetzt. Abbildung 2.14
zelgt diesen Einfluf am Beisplel eines kaltverformten rostfreien Stahls und
einer gegossenen Co-Cr-Mo Legierung.
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Abb. 2.14: Einfluf einer Salzlésung auf die Ermiidungsfestigkeit eines
kaltverformten rostfreien Stahls und einer gegossenen Co-Cr-Mo

Legierung (Lycett und Hughes 1984)

Wihrend man im allgemeinen versucht, die Korrosion von Metallen zu
vermeiden, gibt es jedoch Anwendungen, bei denen die Korrosionsprodukte
fiir das Funktionieren des Implantates notwendig sind. Die kontrazeptive
Wirkung von Spiralen oder Intrauterinpessaren aus Cu beruht beispielsweise

auf der Freisetzung von Cu-~Ionen (Black 1981).

Zur Vermeidung von Korrosionsschiden und damit vielfach einhergehenden
Reoperationen weisen Williams und Roaf (1973) auf die Notwendigkeit einer
guten Qualitidtskontrolle hin. In ihren Untersuchungen zeigten sich bei den
ohnehin korrosionsanfilligeren rostfrelen Stdhlen verschiedene Fille
falscher chemischer Zusammensetzung. Dies reichte bis zum vollstindigen

Fehlen einzelner Legierungselemente,

Auch ein gefindertes Implantatdesign kann zu einem verbesserten

Korrosionsverhalten  beitragen. Abb. 2.15 zeigt, wie durch eine
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entsprechende Modifikation von Schraube wund Platte die Gefahr der
Spaltkorrosion gesenkt werden kann. Der sich bei nicht ganz korrektem
Einbringen der Schraube ergebende Spalt sollte minimal gehalten werden.

konische Senkung sphérische Senkung

groper Spalt

beschidigte Bereiche minimaler Spalt

Abb. 2.15: Beisplel flir Spaltkorrosion bei einer schlecht eingesetzten
Schraube und die Méglichkeit zur Vermeidung durch sphirische
Senkung (Lycett et al. 1984)

Die sphiirische Senkung und der sphérische Kopf erlauben eine Abweichung
von 15—-20° gegeniiber der Senkrechten.
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2.2 Keramische Werkstoffe

Die Verwendung von keramischen Werkstoffen als Biomaterial begann 1892
durch Dreesman mit dem Einsatz von Gips zum Knochenersatz (Hulbert et
al. 1972a). Uber Jahrzehnte beschiftigten sich verschiedene Gruppen mit
diesem Werkstoff, doch sind prinzipiell die hohe, unkontrollierte
Degradationsrate und die damit einhergehende sinkende mechanische
Festigkeit von Nachteil. 1963 Dberichtete Smith von einem Al20s
Verbundwerkstoff mit einer Epoxy Harz Einlagerung, dessen physikalische
Eigenschaften denen des menschlichen Knochens sehr nahe kam. Seitdem
gibt es auf dem Gebiet der Biokeramik eine sehr dynamische und vielfdltige
Entwicklung. Das Spektrum der heute eingesetzten Werkstoffe reicht von
der Oxidkeramik, den Calcium—Phosphatkeramiken iiber die Glédser und
Glaskeramiken bis hin zum Kohlenstoff. Der Vorteil der Keramik als
Biowerkstoff liegt in ihrer im allgemein sehr guten Korpervertridglichkeit.
Dies wiederum beruht auf der Tatsache, daB sie ‘maPgeschneidert' werden
kann durch den Einsatz von Ionen, die auch in der physiologischen
Umgebung vorhanden sind oder zumindest nicht oder nur begrenzt toxisch

auf sie wirken.

In der Literatur werden die Biokeramiken je nach Wechselwirkung mit dem
Kérpergewebe unterteilt in fast inerte, oberflichenaktive und resorbier-—
bare Werkstoffe (Hulbert et al. 1983).

rel. Re— A: fast inert
aktivitit c B: oberfldchenaktiv
C: resorbierbar

v ¥ L

A . 10 103 ’ 12)5
LOG Tage

Abb. 2.16: Relative Reaktivitdt keramischer Biowerkstoffe (Hulbert et al,
1983)

Als bioinert wird ein Werkstoff bezeichnet, wenn sichergestellt ist, dap er
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das Gewebe nicht blochemisch beeinfluft. Es gibt allerdings kein
vollkommen inertes Material, das ohne Jegliche Auswirkungen auf die
physiologische Umgebung wire.

Zu den Dbioinerten Keramiken zdhlen momentan Alz0s und einige
Kohlenstoffmodifikationen (LTI, ULTI und glasartiger Kohlenstoff). Die
bioinerten Keramiken werden im Koérper von einer diinnen faserigen
Bindegewebsschicht umgeben. Eine Verankerung findet hauptsichlich auf
mechanischem Wege statt.

Im Gegensatz dazu wird bei den oberflichenaktiven Werkstoffen eine
chemische Verbindung zwischen dem Implantat und dem Korpergewebe
aufgebaut, bei der unter anderem diese Verbindung den Werkstoff vor
weiterem Abbau schiitzt. Zu diesen Materialien gehdren Hydroxylapatit (HA)
und verschiedene oberflichenaktive Gldser und Glaskeramiken.

Die resorbierbaren Keramiken dagegen zeichnen sich durch die Moéglichkeit
des Abbaus im Rahmen normaler metabolischer Vorginge aus. Sie dienen
vornehmlich als Stiitzgeriist und auch als Platzhalter fiir spdteren Ersatz
durch korpereigenes Gewebe. Als bedeutendster Vertreter dieser Gruppe ist

Tricalciumphosphat (TCP) zu nennen.

2.2.1 Aluminiumoxid

Die bei weitem am h4ufigsten eingesetzte Keramik ist Al203. Hulbert et al.
(1987) haben die Geschichte von Alz0s-Implantaten zusammengestellt:

1932 Vorschlag fiir Anwendung von Alz0z Keramiken (Rock)

1963 Einsatz als Knochenersatz (Smith)

1964 Dentalimplantat (Sandhaus)

1968 Gewebe—-Einwachsstudien an porésem Al:0s (Hulbert et al. 1970)

1970 Hiiftgelenkskugel (Boutin 1971)

1970 Studien zum zementlosen Hﬂftgelenke'rsatz {Boutin 1972)

1974 Implantation zementfreier Pfanne (Griss et al. 1975, Mittelmeier
1974 a,b)

1981 Kniegelenksprothese (Oonishi et al. 1981)

1981 Alz03-Einkristall Knochenschrauben (Kawahara, McKinney)

Tab. 2.14: Entwicklung von Alz0z Implantatmaterial
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Von den verschiedenen Modifikationen, in denen dieser Werkstoff auftreten
kann, wird fir medizinische Zwecke o-Al20s (Korund) eingesetzt. Korund
hat ein rhomboedrisches Kristallsystem und ist die einzige bis zum
Schmelzpunkt (23283 K) thermodynamisch stabile Phase (Salmang et al.
1982). Al203 gehért wie schon erwidhnt zu den bioinerten Materialien. Es
wird nach ‘Einbringung in die physiologische Umgebung sehr schnell von
kdrpereigenen Molekiilen iberzogen, die das Implantat “tarnen', so dap es
nicht als Fremdkérper erkannt wird (Heimke 1983). Diese ausgezeichnete
Vertréglichkeit wurde durch verschiedene Untersuchungen bestitigt,
insbesondere konnten keine Fremdkérpersarkome nachgewiesen werden
(Heimke 1983). Zum Einsatz als Biokeramik gelangen nur hochdichte
Werkstoffe héchster Reinheit. Neben- diesen beiden Faktoren sind auch die
mittlere Korngrofe wie die Korngrépenverteilung bestimmend fir die
mechanischen Eigenschaften. Diesbeziigiiche Forderungen an Al20s sind in
der ISO-Norm 6474 und der DIN 58835 iber keramische
Werkstoffe/Aluminiumoxidkeramik quantifiziert. So wird Dbeispielsweise
gefordert (DIN):

Rohdichte [Mg/m?3] 2 3,90
Al203 Kongzentration [Gew. %] 2 99,5
Mikrostruktur, mittlerer Korndurchmesser {um] 7
Mikrohidrte [HV] = 2300
Druckfestigkeit [MPa] = 4000
Biegefestigkeit [MPa] 2 400
Elastizitdtsmodul [GPal] = 380
VerschleiBfestigkeit (ring—on-Disk) [mm3/h] max. 0,01
Korrosionsbestindigkeit [mg/m2?/24h] max. 0,1

Tab. 2.15: Alz03 fiir den Einsatz in der Medizintechnik (DIN 58835)

Die Korngréfe wird durch MgO, dessen Konzentration ungefihr 0,25-0,4 %
betrigt, kontrolliert. Bei vielen heute eingesetzten Alz0s Implantaten liegt
die Korngr6Pe wesentlich unter der oben angegeben Grenze, bei Frialit
Hiiftendoprothesen beispielsweise unterhalb von 2,6 uym.

Auch die Oberflichenbeschaffenheit ist mitentscheidend fiir einige
mechanische Eigenschaften. Es wird jedoch unter dem Gesichtspunkt einer

moglichst hohen Implantat-Gewebe Haftung bei manchen Anwendungen eine
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pordse Oberfliche angestrebt. Hierdurch wird ein besseres Einwachsen des
Gewebes erméglicht. Ab einer Porengréfe von etwa 100 um werden
Bindegewebsinfiltration und Knochenwachstum beobachtet.

Als Vorteil erweist sich die geringe Verschleiprate des Alz03, wodurch es
sich besonders fiir den Einsatz an tribologisch beanspruchten Flichen wie
beispielsweise dem Gelenkersatz empfiehlt. So konnte die Verschleifrate
(gemessen nach DIN 58835) im Laufe der Zeit von
0,01 mm3/h auf 0,0008 mm?*/h reduziert werden. Wichtig ist in diesem
Zusammenhang, daB diese Verschleipraten auch in vivo erzielt werden
kdonnen. Die geringe Korngripe des Materials erleichtert die Beseitigung der
Verschleipprodukte durch Phagozytose.

Problematisch kann es allerdings beim Gelenkersatz werden, wenn sowohl
die Gelenkkugel als auch die Pfanne aus Alz03 bestehen. Kommt es hierbei
infolge schlechter Fertigungsqualitdt und PaPgenauigkeit oder durch
Anschlagen der Femurkomponente an den Pfannenrand zu hohen
Flichenpressungen und Trockenreibung, so kann der Verschleip stark
ansteigen.

Weitere Angaben zu den in dieser Arbeit verwendeten Werkstoffen wie auch
Schliffbilder sind im fiinften Kapitel aufgefiihrt.

2.2.2 Kohlenstoff

Implantate aus Kohlenstoff haben eine wesentlich kiirzere Geschichte
(Hulbert et al. 1987) als diejenigen aus Aluminiumoxid:

1967 erstes Patent auf LTI Kohlenstoff als Implantatmaterial (Bokros)

1969 erste Verwendung von Kohlenstoff im menschlichen Korper als
Herzklappenersatz durch Dr. M. DeBakey

1970 erstes Patent auf Glaskohlenstoff als Implantatmaterial (Brainin)

1979 erster Einsatz von LTI Kohlenstoff als Implantat in der Orthopidie

Tab. 2.16: Entwicklung von Implantaten aus Kohlehstoff

Grofen Anteil an der Entwicklung von Kohlenstoff als Biomaterial hat
Bokros (1973,1977). Fiir den Einsatz Iin der Implantologie kommen
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verschiedene Kohlenstofftypen in Betracht:

—~ pyrolytischer Kohlenstoff oder LTI-Kohlenstoff (low temperature isotropic)
Glaskohlenstoff

ULTI-Kohlenstoff (ultra low temperature isotropic)

verschiedene kohlenstoffaserverstirkte Werkstoffe.

Von diesen wird der pyrolytische Kohlenstoff sehr hi#ufig eingesetzt.
Mittlerweile diirften weit {iber eine Million Herzklappen implantiert worden
sein (Hiittner 1984). Diese bestehen aus mit pyrolytischem Kohlenstoff
beschichteten Graphitsubstraten. Die Abscheidung (CVD) des
Pyrokohlenstoffs aus Hydrogencarbonat kann bei 1273 bis 2673 K erfolgen
(Haubold et al. 1981). Durch Variation der Prozepparameter (Temperatur,
Trigergas etc.) lassen sich die Struktur und die Eigenschaften des
Materials beeinflussen. Bei Temperaturen unterhalb 1773 K ergibt sich ein
Kohlenstoff hoher Festigkeit (LTI). Die Festigkeit und Verschleipfestigkeit
konnen durch Zugabe von Silizium weiter erhoht werden. So wird in der
Implantologie ein mit 10 Gew.% Si legierter pyrolytischer Xohlenstoff
favorisiert. Die Schichtdicke betriagt im allgemeinen bis 2zu 1 mm.
Pyrolytischer Kohlenstoff wird 2z.B. unter dem Handelsnamen Pyrolite

vertrieben.

Glaskohlenstoff wird durch kontrollierte Pyrolyse einiger Polymere
hergestellt. Es handelt sich um ein isotropes Material mit einer Dichte von
etwa 1,5 Mg/m® und niedrigerer Festigkeit als der LTI Kohlenstoff. Die
Dicke des Materials ist auf 4 mm begrenzt. Hierdurch sind auch die
Einsatzmoglichkeiten des Materials beschriankt. Aufgrund der schlechteren
tribologischen Eigenschaften 1ist es als Herzklappenersatz dem LTI
Kohlenstoff imterlegen. Verwendung findet der Glaskohlenstoff bislang als
transkutane Permanentdurchfithrung und Elektrodenmaterial fir

Herzschrittmacher.

ULTI Kohlenstoff kann in sehr diinnen Schichten (< 1lpm) auf eine breite
- Palette von Substraten (Metalle, Polymere, Keramik) aufgebracht werden. Es
wird bei niedrigen Temperaturen und niedrigem Druck aus der Gasphase
abgeschieden (PVD). Durch die geringe Schichtdicke findet keine
Verdnderung der Oberfldchentopographie oder der mechanischen
Eigenschaften des Substrates statt (Haubold et al. 1981). Dieses Material

wird u.a. mit dem Handelsnamen Biolite vertrieben.

Die Eigenschaften einiger Kohlenstoffmodifikationen sind in Tabelle 2.17
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zusammengefapt:

Graphit Glaskohlenst. LTI/C Si-LTI/C
Dichte [Mg/m3] 1,6-1,9 1,4-1,6 1,7-2,2 2,04-2,13
E-Modul [GPa] 24 24-31 17-28 28-31
Biegefestigkeit [MPa] - 69-207 276-=550 550-620
Druckfestigk. {MPa) 138 172 517 576
Bruchdehnung [%] - 0,8-1,3 1,6-2,1 2,0

Tab. 2.17: Eigenschaften von verschiedenen Kohlenstoffarten (Park 1984,
Bokros 1977)

Bel dem Si-LTI Kohlenstoff betrigt die Si—-Konzentration zwischen 5 und 12
Gew.%. Der Elastizitdtsmodul dieser Werkstoffe liegt damit ungefidhr im
Bereich des E-Moduls von Knochen.

Im Gegensatz zu den anderen Implantatwerkstoffen versagen LTI und
Glaskohlenstoffe kaum durch Ermlidung. Hierdurch sind sie fiir Einsitze mit
einer grofen Zahl zyklischer Belastungen pridestiniert. Herzklappen
beispielsweise sind etwa 40 Millionen SchlieBvorgidngen pro Jahr ausgesetzt.
Besonders In diesem Anwendungsfall 1ist die schon oben erwidhnte
Vertridglichkeit von gropBer Bedeutung. Die Kohlenstoffe verursachen keine
Thrombosen oder Embolien und eignen‘ sich deshalb fiir den Einsatz in der
Herz- und Geféfchirurgie. Bei diesen Anwendungen stellen auch die oben
genannten maximalen Dimensionen keine Probleme dar. Ganz anders ist die
Situation im Bereich des Knochen— und Gelenkersatzes. Hier kdnnen grifere
Implantate auf Kohlenstoffbasis nur in Form von faserverstirkten
Werkstoffen realisiert werden.

Die ersten Anwendungen von Kohlenstoffasern in der Medizin bestanden im
Bereich des Sehnen— und Bandersatzes (Hastings 1985). Fiir die Fasern
werden Kohlenstoffe mit den hdchsten Festigkeiten und Steifigkeiten
verwendet. IThr Durchmesser betrigt etwa 6-8 upm und bis zu 12000 und
mehr derartiger Einzelfilamente werden zum Bandersatz zusammengeflochten
(Hittner 1984).

Bei den kohlenstoffaserverstirkten Werkstoffen gibt es mehrere
Kombinationen. Je nach Matrixwerkstoff kénnen kohlenstoffaserverstérkter
Kohlenstoff  (CFC) und kohlenstoffaserverstirkte Polymere (CFK)
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unterschieden werden. Hauptanwendungsgebiete dieser Werkstoffe sind
Hiftgelenkschifte und Knochenplatten. Die mechanischen Eigenschaften
hidngen sehr stark von der Faserorientierung ab (uni- oder multi-
direktional). In Tabelle 2.18 sind die Eigenschaften von CFC in
Abhlingigkeit von der Faserorientierung zusammengestellt. Adams et al.
(1978) machen diese Angaben fiir ein Material mit einer Dichte von 1,4~
1,45 Mg/ms,

Faserorientierung unidirektional 0-90°

Elastizitatsmodul {GPa]

longitudinal 140 60

transversal 7 60
Biegefestigkeit {MPa]

longitudinal 1200 500

transversal 15 500

Tab. 2.18: mechanische Eigenschaften von kohlenstoffaserverstirktem
Kohlenstoff (Adams et al. 1978)

Auch bei den faserverstirkten Polymeren sind die Haupteinsatzgebiete der
Hiiftgelenkersatz und Osteosyntheseplatten. Als Matrixwerkstoffe kommen
ultrahochmolekulares Polydthylen und Epoxidharze zur Anwendung. Von der
Fa. Zimmer/USA beispielsweise wird ein kohlenstoffaserverstdrktes UHMWPE
unter dem Namen Poly Two angeboten. Auch diese Werkstoffe zeichnen sich
durch eine hohe Wechselfestigkeit aus; ihre Langzeiteignung wie auch die
Kompatibilitdt zwischen Fasern und Matrix bediirfen weiterer Untersuchung
(Hastings 1985, Hiittner 1984). Nach Eyerer (1986) liegt ein. eindeutiger
Schwachpunkt des UHMWPE/CF Verbundwerkstoffs "in der schlechten Haftung
zZwischen Polyithylen Matrix und C-Faser".

2.2.3 Calcium Phosphat Keramik

Zu dieser Gruppe zihlen sowohl oberflichenaktive Materialien
(Hydroxylapatit) wie auch resorbierbare Werkstoffe (Tricalciumphosphat).

Hydroxylapatit (HA) wurde als Biowerkstoff erst 1971 von Monroe et al.
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vorgeschlagen. 1976 gelangen Jarcho et al. die Herstellung dichter HA-
Keramik, ein Jahr spédter wiesen sie einen Knochen-Implantat Verbund
nach. Nach diversen Anwendungen im Dentalbereich setzten 1981 Grote et
al. Hydroxylapatit erstmals in der Mittelohrchirurgie ein.

Die Entwicklung der resorbierbaren Werkstoffe begann schon gegen Ende des
letzten Jahrhunderts mit der bereits erwidhnten Verwendung von Gips
(‘Plaster of Paris') als Knochenersatz. Man beschidftigte sich recht
ausfithrlich mit diesem Material. Der groBe bis heute nicht beseitigte
Nachteil ist die hohe Resorptionsneigung. Geldnge es, diesen Nachteil
beispielsweise durch eine Kombination mit einem anderen nicht oder
zumindest wesentlich langsamer degradierenden Werkstoff zu beseitigen, so
kénnte Calcium-Sulfat durchaus in der Implantologie verwendet werden. Das
Material weist insbesondere den Vorteil auf, dap es noch im Operationssaal
vom Arzt in die bendétigte Gestalt geformt werden kann.

1920 setzten Albee und Morrison Tricalciumphosphat (TCP) als Bio—-
werkstoff ein. Driskell et al. schlugen 1971 Calciumphosphat in der
rekonstruktiven Schéddelchirurgie vor. Im Jahre 1977 verwendeten Rejda et

al. TCP als Knochenersatz.

Diese keramischen Werkstoffe entstanden aus dem Bestreben, ein
Implantatmaterial zu entwickeln, daPp dem Kkdrperecigenen Gewebe méglichst
nahe kommt.

Bei der Rekonstruktion von Knochendefekten infolge von Unféllen oder
aufgrund angeborener Anomalien hat sich autologes Knochenmaterial sehr
gut bew#hrt. Allerdings sind mit der Verwendung von korpereigenem Gewebe
diverse Risiken und Probleme verkniipft. So steigt beispielsweise das
Narkose— wie auch das Infektionsrisiko an. Auferdem steht dieses Material
nur in begrenztem Umfang zur Verfiigung, und es ist zu berﬁckslchtigen,
dap durch die Entnahme ein Sekundirdefekt geschaffen wird.

Der menschliche Knochen besteht zu 60 bis 70 % (Posner et al. 1984) aus
einer anorganischen Calcium—Phosphat Matrix. Diese anorganische Matrix
setzt sich nach Eanes (1973) wahrscheinlich aus zwei Phasen zusammen,
einer kristallinen Hydroxylapatitphase und einer amorphen
Calciumphosphatphase, beli der es sich zum groBen Teil vermutlich um
Tricalciumphosphat handelt. Die organischen Bestandteile des Knochens sind
vorwiegend Kollagenfasern.

In Abbildung 2.17 ist vereinfacht das CaO-P20s-H20 Phasendiagramm mit
den wichtigsten Verbindungen dargestellt,
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Abb. 2.17: Zustandsdiagramm des Systems Ca0-P205-Hz0 (Little 1973)
A : Hydroxylapatit Caio{PO4)s(OH)2

Octacalcium Phosphat Ca4«(PO4)sH 8H20
Brushit CaHPO4 2H20
Monetit CaHPO4

Whitlockit B-Cas(POQa)2
Pyrophosphat CazP207
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Hydroxylapatit ist das am h#ufigsten im Knochen vorkommende Mineral.
Andere Verbindungen sind ebenfalls in der Phase des Knochenaufbaus und
auch spéter in unterschiedlichen Konzentrationen zu finden. '

Fir Implantatwerkstoffe haben sich insbesondere Hydroxylapatit
[Ca10({PO4)s(OH)2], Tricalcium  Phosphat ([Caa(PO4)2] und Whitlockite
[B-Tricalciumphosphat] als gut geeignet erwiesen. Wihrend Hydroxylapatit
mit einem Ca/P Verhiltnis (molar) von 1,67 ein nicht resorbierbarer,
oberflichenaktiver Werkstoff ist, handelt es sich bei Whitlockite
(Ca/P = 1,43) und TCP (Ca/P = 1,5) um resorbierbare Keramiken.
Whitlockite ist ein B—Tricalciumphosphat, das ein tetragonales Kristallgitter
aufweist. Bei der Hochtemperaturphase, dem o—-Ca3(PO4)2 handelt es sich
um ein orthorhombisches Kristallgitter (Osborn 1979, 1983, 1983, 1983a),
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Im allgemeinen bedeutet ein niedriges Ca/P Verh#ltnis eine hohe Loslichkeit
des Materials, wihrend hohe Ca/P Verhiltnisse eine groBere Stabilitét
erwarten lassen. Oberhalb einer Relation von 1,67 liegt nach verschiedenen
Angaben ein stabiles Material vor (Williams 1985).

Es sollte jedoch erwidhnt werden, daf das Ldslichkeitsverhalten und die
Degradationsraten dieser Keramiken nicht vollstdndig geklidrt sind. Jarcho
(1981) etwa formuliert dies folgendermaPen: "Some bioresorb and some do
not; some do partially, some too fast, some too slow; some don't initially,
but then do later on, and so on."

Tricalciumphosphat weist normalerweise ein apatitidhnliches Gitter auf, es
ist bei Kontakt mit Wasser nicht stabil und wandelt sich zu Hydroxylapatit
um (Williams 1985). Es hat sich gezeigt, daf das Verhalten aller Calcium-
Phosphat Keramiken an der Grenzschicht zum Gewebe gleich ist (de Groot
1981), da simtliche Materialien mit einem Ca/P Verhdltnis zwischen 1:1 und
2:1 beim Kontakt mit Serum eine Apatitstruktur annehmen. Dies gilt auch
fir Bioglidser, liber die in einem spéteren Abschnitt noch berichtet wird.
Diese Werkstoffe wachsen direkt an den Knochen an, ohne von einer
Bindegewebsschicht umgeben zu werden. Die Bindung an den Knochen ist so
gut, dap bei dem Versuch, den Verbund zu trennen eher das Material bricht
als daB die Grenzfliche aufreift (Jarcho 1981).

Nach Osborne (1985) beruht die gute Haftung auf einer komplexen Reaktion
an der Grenzfliche. Dies liegt einmal an der Oberflichenenergie des
Werkstoffes. Osborn macht hilerzu keine quantitative Aussage, sondern
verweist nur auf den hydrophilen Charakter des Hydroxylapatit. Die
Grenzfliche ist auBerdem elekronegativ. Es kommt zu einer starken
zelluldren Aktivitdt in Form von Proteinadsorption. Auferdem finden
Ionenaustauschprozesse statt =~ Dbeispielsweise besitzt "..die Apatit-
oberfliche eine hochselektive Affinitdt fiir Ca2*-lonen.."-, so dap
"synthetischer Hydroxylapatit im physlologischen Medium...in kiirzester Zeit
bioadaptiert ist." Es lagern sich Kollagengruppen und Proteine an der
Implantatoberfliche an, so dap der Heilungsprozefp auch von diesen
kdrpereigenen Molekillen ausgeht.

Wie schon zuvor erwdhnt werden fiir den Einsatz in der Implantologie
hauptsidchlich Hydroxylapatit und Tricalciumphosphat verwendet. Je nach
Herstellungsverfahren konnen sich unterschiedliche Zusammensetzungen,
kristallographische Strukturen und damit auch sehr unterschiedliche - vor
allem — mechanische Eigenschaften ergeben. Ungethiim et al. (1986) driicken
diese Tatsache so aus: "Die Chemie des Materials ist so komplex, daf man
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im gleichen Atemzug immer die physikalisch—chemischen Eigenschaften
nennen sollte.”

Hydroxylapatit hat einen theoretischen Schmelzpunkt von 1873 K und eine
theoretische Dichte von 3,16 Mg/m® (Osborn 1978, 1984, 1985, 1987),

Bei héheren Temperaturen ist Hydroxylapatit nicht stabil und wandelt sich
insbesondere in trockener Atmosphidre in Tricalciumphosphat um. Die
Angaben iiber den Beginn dieser Dekompositionserscheinungen schwanken.
Wahrend friher 1373 K angenommen wurden, bleibt nach Osborn aufgrund
neuerer Untersuchungn das Hydroxylapatitgitter bis 1723 K erhalten.
Ungethiim et al. (1986) wiederum berichten von Umwandlungen schon
oberhalb 1173 K. Ab 1623 K beginnt sich P-Caa(PO4)z in a—Cas(POq)z
umzuwandeln. Weitere ausfiihrliche Informationen iiber Zusammensetzung und
thermisches Verhalten von Apatiten finden sich bei Van Raemdonck et al.
(1984).

Neben den Umwandlungsvorgingen bestimmen noch andere Faktoren wie die
spezifische Oberfliche, der pH Wert, Defekte in der Kristallstruktur oder
Verunreinigungen das Losungsverhalten der Werkstoffe. Hierbei kommt der
Oberfliche der Implantate Dbesondere Bedeutung zu. Mikroporen be-
einflussen stark die Degradationsneigung. Der Aufldosungsprozepf lauft dabei
in zwei Stufen ab. Zunichst werden die gesinterten Partikel extrazelluldr
herausgelost, um anschliefend diese Teilchen durch Frepzellen zu
beseitigen. Das Einwachsen von Knochengewebe wird allerdings wie bel
anderen Werkstoffen erst durch Makroporen ab einer Gréfe von 100 pm
begiinstigt.

Es wird in diesem Zusammenhang nicht auf die zahlreichen Versuche und
Vertriglichkeitsuntersuchungen, die auf diesem Gebiet vorgenommen worden
sind, eingegangen. Einen guten Uberblick geben de Groot (1981) und Van
Raemdonck (1984). '

Um das fiir den jeweiligen Einsatzzweck in Bezug auf mechanische
Eigenschaften, Léslichkeit und biologisches Verhalten beste Material
herzustellen, bedient man sich verschiedener Herstellungsverfahren, die in
Abbildung 2.18 schematisch dargestellt sind:
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/ Hydroxylapatitpulver \

Granulierung Aufschlammung
{mit Plastifizierungsmittein) (mit H,0, und Polyvinylalkchol)
Kompaktierung fraktionierte Trocknung

(durch Pressen)

groBporiger Grinkorper
kompakter Grankorper

Sinterung

" Sinterung
groflporige
dichte Hydroxylapatitkeramik

Hydroxylapatitkeramik -

mechanische Zerkleinerung

Hydroxylapatitkeramik- -
Granulat

Abb. 2.18: Darstellung der Herstellungsverfahren fiir dichte, grofporige und
granuldre Hydroxylapatitkeramik (Osborn 1985, S.36)

Man muf allerdings beachten, dap durch die einerseits zwar gewiinschte
Porositdt andererseits die mechanischen Eigenschaften zum Teil erheblich
herabgesetzt werden. Falls auf die Porositidt im speziellen Einsatzzweck
kein besonderer Wert gelegt wird, empfiehlt es sich, dichte Werkstoffe zu
verwenden wie sie z.B. von Jarcho entwickelt wurden. Beispiele fiir
kommerziell vertriebene dichte Hxdroxylapatite sind Durapatit, Alveograf,
Periograf oder - Calcitit. Resorbierbare Keramiken mit Tricalcium-
phosphatstruktur sind in Form der Werkstoffe Synthograft' oder Augmen
erhiltlich.

Der Hauptnachteil dieser Materialien sind, wie bei den meisten
Keramikwerkstoffen, ihre mechanischen Eigenschaften. Zwar zeichnen sich
die dichten Calcium-Phosphate durch wesentlich hdéhere Festigkeiten
gegeniliber den pordsen Werkstoffen aus, doch ist dies fiir stdrker belastete
Implantate (Knochenplatten, Hiiftgelenkersatz) bei weitem nicht ausreichend.
Besonders empfindlich reagieren die Calcium-Phosphat Keramiken auf
Torsions—, Zug—- oder Biegebeanspruchungen. Van Raemdonck et al. (1984)
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machen folgende Angaben zu den mechanischen Eigenschaften. Zum

Vergleich sind auch die Werte fiir Knochen angegeben:

Druckfestigkeit Zugfestigkeit
[MPa] [MPa]
Calcium Phosphat
poros 7 =170 4.8
dicht 120-917 38-196
Knochen 135-160 69-110

Tab. 2.19: Mechanische Eigenschaften von Calcium-Phosphat Keramik

Es wird hier deutlich, dap gerade bei der pordsen Keramik die Festigkeit
fiir den Ersatz von auf Zug belasteten Knochenmaterials nicht ausreichend
ist. Mogliche Anwendungsgebiete liegen deshalb vornehmlich bei auf Druck
beanspruchten Implantaten, z.B. im Bereich der Kieferknochen.

Weitere Entwicklungsmoéglichkeiten bestehen in der Beschichtung von
metallischen Implantaten mit Calcium Phophat Keramik und in Form von mit

Calcium Phosphaten versetztem Knochenzement.

2.2.4 Bioglas und Glaskeramik

Diese Materialien zidhlen zu den oberflichenaktiven Implantaten. Es bildet
sich beinahe eine Art Klebeeffekt aus, der auf der chemischen Bindung
zwischen Implantat und Gewebe beruht. Die Entwicklung dieser Werkstoffe

ist in Tabelle 2.20 zusammengefapt:

1969 Nachweis eines Knochen-Implantat Verbundes an Bioglas 45S5 durch
Hench (Hench et al. 1970)

1973 Mechanismus des Knochen-Implantat Verbundes identifiziert (Hench
und Paschall)

1973 Knochen-Implantat Verbund bei der Glaskeramik Ceravital (Bromer
et al.)
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1980 vergleichende histologische Untersuchung an Implantaten unter-
schiedlicher Bioaktivitdt (Gross und Strunz)

1981 Nachweis des Weichgewebe-Implantat Verbundes (Wilson et al.)

1981 Mittelohrimplantate aus der Glaskeramik Ceravital (Reck)

1983 maschinell bearbeitbare bioaktive Glaskeramik (Hoéland et al.)

1986 erfolgreiche klinische Versuche mit Zahnimplantaten aus Bioglas
(Stanley)

+

Tab. 2.20: Entwicklung von Bioglas und Glaskeramik Implantaten (Hulbert et
al. 1987) '

2.2.4.1 Aufbau von Glisern

Zundchst wird kurz auf den prinzipiellen Aufbau von Glas eingegangen.
Scholze (1977) bezeichnet Glas als "eingefrorene unterkilhlte Fliissigkeit".
Es liegt in einem metastabilen Zustand als amorphes Material vor.

Das gegeniiber Kristallen andersartige Verhalten von Glisern wird z.B. beim
Abkiihlen aus der Schmelze deutlich (Abbildung 2.19). Wihrend erstere am
Schmelzpunkt Ts kristallisieren, was normalerweise mit einer sprunghaften
Volumenabnahme verbunden ist, vollzieht sich die Erstarrung bei Glisern
stetig.

Unterhalb der Temperatur Ts setzt sich bei den Glisern die stetige
Volumenabnahme fort, es kommt nicht zur Kristallisation. Das Glas liegt
hier als unterkiihlte Schmelze vor, bei dem die Teilchen noch eine relativ
hohe Beweglichkeit haben und sich der der jeweiligen Temperatur
entsprechende Gleichgewichtszustand schnell einstellen kann. Bei weiterer
Abkiihlung - innerhalb des Transformationsbereiches Tg - geschieht dies
nur noch deutlich verlangsamt. Unterhalb dieses Bereiches ist die
Viskositdt des Glases so stark angestiegen, dap ein Gleichgewichtszustand
nicht mehr erreicht werden kann. Dieser Vorgang vollzieht sich innerhalb
eines Temperaturbereiches (Transformationsbereich Tg).
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Abb. 2.19: Schematische Darstellung der Temperaturabhingigkeit des
Volumens (Scholze 1977)

Bisweilen wird in der Literatur auch von Transformationspunkt oder
Transformationstemperatur gesprochen, die sich dann als Schnittpunkt der
an die Kurve angelegten Tangenten ergibt. Die Viskositdt in diesem Bereich

betrigt 1018 dPa s unabhédngig von der Zusammensetzung des Glases.

Uber die Struktur von Glidsern gibt es mehrere Hypothesen. Die gropte

Bedeutung erlangte die Netzwerktheorie von Zachariasen und Warren. Als

wesentlicher Bestandteil ist in den meisten Glidsern SiOz enthalten. Es liegt

in Form von [SiO«4] Tetraedern vor. Diese sind jedoch nicht wie im Kristall

regelmidpig angeordnet, sondern ".. bilden .. im Glas ein unregelmipiges

Netzwerk" (Scholze 1977). Zachariasen formulierte verschiedene

Bedingungen, bei deren Vorliegen es bei Oxiden zur Glasbildung kommt

(Spauszus 1974, Vogel 1971):

1. Kationen und Anionen miissen leicht polyedrische Baueinheiten bilden.

2. Die Koordinationszahl des Kations muf klein sein.

3. Ein Anion, z.B. 0> oder S?, darf nicht an mehr als zwei Kationen
gebunden sein,

4. Je zwei Polyeder diirfen nicht mehr als eine Ecke gemeinsam haben, d.h.
nicht iiber gemeinsame Kanten oder Flidchen miteinander verkniipft sein.

5. Mindestens drei Ecken eines Polyeders miissen iiber Briickenanionen mit
Nachbarpolyedern verkniipft sein.
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Diese Bedingungen werden von verschiedenen Oxiden wie beisplelsweise
B203, As20s3, SiOsz, GeOz oder P20s erfiillt. Abbildung 2.20 zeigt fir SiO:
schematisch die verschiedenen Strukturen. In beiden Féllen sind als
Strukturelemente [SiO4] Tetraeder zu finden. Wihrend das Quarzglas ein
verzerrtes und unregelmifig gebautes Netzwerk aufweist, hat die Struktur
im Bergkristall eine regelmipfige Ordnung.

Abb. 2.20: Schematische ebene Darstellung eines
a. regelmipigen Netzwerkes von [SiO4] Tetraedern im
Bergkristall ‘
b. unregelmipigen Netzwerkes von [SiO4] Tetraedern in
Quarzglas
In beiden Fillen liegt das vierte Sauerstoffatom oberhalb oder
unterhalb der Zeichenebene. (Spauszus 1974)

Zachariasen unterscheidet drei Klassen von am Glasaufbau beteiligten
Oxiden. Neben der oben erwidhnten Gruppe der Netzwerkbildner mit Kationen
wie Si, B, Ge, As oder Be (Koordinationszahl 3 oder 4) gibt es die Netz-
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werkwandler (z.B. Na, K, Ca, Ba). Diese besitzen in der Regel die
Koordinationszahl 6,

Den Einflup der Netzwerkwandler verdeutlicht Abbildung 2.21. Durch die
Addition von Naz20 zu einem SiOz Glas kommt es zu éiner Auftrennung des

urspriinglichen Verbundes.

=5i-0-5i= + Na-0-Na + =S1i-0 0-8i=

Abb. 2.21: Anderung der SiOz Glasstruktur durch Addition von Naz0
(Spauszus 1974)

Nun liegen die 0O? Ionen nicht mehr nur als Briickensauerstoffe zwischen
benachbarten Si4* Ionen sondern manchmal nur einseitig an Si gebunden
vor. Das Natriumion hat sich an ein Tetraeder angelagert und somit den
urspriinglichen Verbund getrennt. Die nur noch einfach an Si gebundenen
O2-Jonen bezeichnet man auch als Trennstellensauerstoffe.

Neben den Netzwerkbildnern und Netzwerkwandlern gibt es als dritte
Gruppe die Zwischenionen (z.B. Al, Mg, Zn, Pb, Be, Nb, Ta). Diese kénnen je
nach Zusammensetzung des Glases und ihrer Konzentration netzwerkbildend
oder netzwerkschwichend verhalten. In Abb. 2.22 ist eine
TrennstellenschlieBung durch Aluminiumoxid schematisch dargestellt. Das
Al3*-Ion ersetzt das Si‘*~lon, wobel der Wertigkeitsausgleich durch die
Alkaliionen geschaffen wird. Stehen fiir diesen Wertigkeitsausgleich nicht
mehr geniigend Alkaliionen zur Verfiigung, treten die "iiberschiissigen Al3+-
Ionen..als Netzwerkwandler ..auf" (Scholze 1977).

Wie schon erwidhnt, ist der glasige ein metastabiler Zustand. Unter
bestimmten Umstdnden kann es zu einer Kristallisation des Glases kommen.
Keramische Glidser wurden frilher als Gldser minderer Qualitdt infolge von
Fabrikationsfehlern betrachtet. Oft ist die Kristallisation unerwiinscht, so
z.B. wenn der Einsatz die optischen Eigenschaften des Glases erfordert.
Erst innerhalb der letzten Jahrzehnte erkannte man ihr Potential.
Kristalline Glidser haben beispielsweise nur einen sehr kleinen

Ausdehnungskoeffizienten.
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e Si ol

Abb, 2.22: Schematische Darstellung des Ersatzes von SiQz durch Alz0: in
einem Natriumsilicatglas. Die vierten Valenzen der Si ragen nach
oben und unten aus der Zeichenebene heraus (Scholze 1977)

Zur Herstellung kann man der Schmelze Keimbildner zufiigen, die dann beim
Abkilhlen im Glas verteilt vorliegen. In einem zweistufigen
Wirmebehandlungsprozep kommt es zundchst zur Ausscheidung dieser
Keimkristalle (Abbildung 2.24). Eine weitere Temperaturerhdhung fiihrt zu
Kristallwachstum. Mit bis zu 10'® Keimen/cm® kann man ein sehr feines

Gefiige erzeugen (Park 1984).

2.2.4.2 Bioglas

Der geschichtliche Uberblick zeigt, daB Hench und seine Mitarbeiter
Pionierarbeit bei der Entwicklung von Glidsern leisteten, die fir die
Implantologie geeignet sind. Sie stellen verschiedene Glastypen ('Bioglass')
her, unter denen der Typ 45 S 5 (45 Gew.% SiO2, 24,5 Gew.% Naz0, 24,5
Gew.% Ca0O, 6 Gew.% P20s) am bekanntesten ist. Die Zusammensetzungen
der librigen Biogldser variieren zwischen folgenden Grenzen:

SiOz Naz0 cao P20s CaF2 B20a3

Gew. % 40-60 10-32 10-32 0-12 0-18 0-20

Tab. 2.21: Zusammensetzungen von "Bioglass' (Ducheyne 1985)

Belm Einwachsen fithrt die Aufnahme von H* Ionen im Material zu einer
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Auftrennung der Si—-0O Briicken im Netzwerk. Hierauf bildet sich eine
Silizium-Gel—-Schicht an der Oberfliche, an die sich Gewebebestandteile
anlagern. Auferdem verhindert die Gelschicht eine weitere Auslaugung und
Abbau des Glases. Gleichzeitig kommt es zur Freisetzung von Ca2?t und
PO4%- Ionen, die "..zundchst als amorphes Calcium—-Phosphat ausfallen und
spdter zu Apatit umkristallisieren” (Ungethiim et al. 1986).

Die wesentlichen das Glas—-Gewebe Bindungsverhalten beeinflussenden
Komponenten sind SiOz, €Ca0 und Naz20. Im terniren Zustandsdiagramm
(Abbildung 2.23) sind vier Bereiche zu unterscheiden.

Abb. 2.23: S§i0z2z - Ca0O - Na20 Zustandsdiagramm (Ducheyne 1985)

Bei Glidsern der Zusammensetzung aus dem Bereich A war nach 2 bis 4
Wochen im Tierversuch eine Bindung an den Knochen festzustellen. Der
Bereich B  zeichnet sich durch eine hohere SiOz Konzentration
(Netzwerkbildner) aus. Dies fithrt zu einer geringeren Loslichkeit des Glases
und damit zu einem schlechteren Anwachsverhalten. Im Bereich C ist der
gegensitzliche Effekt festzustellen. Ein hdherer Naz0 Gehalt bewirkt eine
verstirkte Loslichkeit, die sich nicht nur auf die Oberfliche des Glases
beschréankt, sondern sich auch im Innern fortsetzt. '
Gldser mit dieser Zusammensetzung werden nicht eingesetzt (Ducheyne
1985). Werkstoffe aus dem Gebiet D wachsen zwar ein, weisen jedoch keine
Glasstruktur mehr auf, da der SiOz2-Anteil stark reduziert ist.

Generell verbessert ein niedriger 8iOz—Anteil das Anwachsverhalten. Jedoch
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steigt damit auch die Lodslichkeit des Glases und es kommt darauf an,
dieses nur auf die OberflﬁZhe zu begrenzen. Insgesamt wurden fiir den
unbelasteten Fall im Knochengewebe gute Ergebnisse mit Implantaten aus
Bioglass erzielt. Sowohl im belasteten Fall wie auch bei Einsdtzen im
Weichgewebe konnten die Résultate nicht ganz befriedigen. Unter Belastung
reifen durch die Mikrobewegungen die frisch entstandenen Verbindungen
wieder auf. Dies bewirkt ein weiteres Auslaugen des Glases und damit eine
Reduzierung der ohnehin schlechten mechanischen Eigenschaften. Falls die
Belastung erst nach komplettem Einwachsen des Implantates aufgebracht
wird, erweist sich die Silizium-Gel-Schicht als "..das schwéchste Glied der
Kette" (Ungethlim et al. 1986). Im Weichgewebe wird das Material stirker '

ausgelaugt und verursacht bisweilen Entziindungen.

2.2.4.3 Ceravital

Die Glaskeramik Ceravital wurde bei der Fa. Leitz entwickelt. Um die
Loslichkeit herabzusetzen und damit die Langzeitstabilitdt zu verbessern,
ist bei diesem Material der Alkaligehalt reduziert. Die chemische
Zusammensetzung von Ceravital ist in Tabelle 2.22 angegeben.

SiO2 Caa(PO4)2 Ca0 Mgo Naz0 K20
Gew.% 46,2 25,5 20,2 2,9 4,8 . 0,4

Tab. 2.22: Chemische Zusammensetzung der bioaktiven Glaskeramik Ceravital
(Strunz et al. 1980) A

Teile des Werkstoffs sind in einer Apatitstruktur kristallisiert. Zur
Herstellung wird das Glas bei 1823 K abgegossen und anschliefend zwischen
873 und 1173 K getempert:
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Abb. 2.24: Temperatur—-Zeit—Programm des Keramisierungsprozesses der
Glaskeramik Ceravital (Strunz et al. 1980)
KB : Kristallbildung, KW : Kristallwachstum

Schwachpunkt der Glédser sind ihre mechanischen Eigenschaften. Die
Biegefestigkeit von Ceravital betrdgt 150 MPa (Brdmer et al. 1977). Damit
kommt das Material nur fir wenig belastete Implantate oder als

Beschichtungswerkstoff in Betracht.

Vogel und Hoéland (1987) berichten von einer bioaktiven Glaskeramik, die
mit Ca0 (10-19 Mol %) und P205 (2-9 Mol %) dotiert ist. Das maschinell
bearbeitbare Material zeigt ein gutes Einwachsverhalten und etwas bessere

mechanische Eigenschaften.

Dichte [Mg/m3] 2,8

Thermischer Ausdehnungskoeff. (293-575 K) [K-1}] 80-120-10-7
Biegebruchfestigkeit [MPa] 140-220

E~Modul [GPa] 77-88
Druckfestigkeit [MPa] 500

Bruchzihigkeit [MPa m!/2] 0,5-1,0

Vickers Hidrte [MPal bis 5000 (500 HV10)

Tab. 2.23: Mechanische Eigenschaften der Ca0O-P20s dotierten bioaktiven
Glaskeramik (Vogel und Hoéland 1987)
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Eine interessante Alternative sind auch faserverstirkte Gldser und
Glaskeramiken wie sie belspielsweise bei Bioglass Composites (Abschnitt
2.4) realisiert sind.

2.2.5 Sonstige keramische Biowerkstoffe

Neben den oben beschriebenen im Einsatz befindlichen Werkstoffen befinden
sich verschiedene andere im Versuchs— und Erprobungsstadium. Bei den
Oxidkeramiken z.B. wird ZrOz als Beschichtungsmaterial fiir Metallschifte
von Hiiftendoprothesen getestet (Heimke 1986).

Hulbert et al. (1972b) untersuchten auch die Mischoxide Ca0.Alz0s,
Ca0.Ti0z und Ca0.ZrOz. Im Tierversuch zeigten sich diese Werkstoffe zwar
nicht toxisch und auch die mechanischen Eigenschaften waren akzeptabel.
Jedoch konnte trotz hoher Porositdt des Materials eine Knochenanlagerung
an die Implantatoberfliche nicht nachgewiesen werden, so dap diese

Entwicklungen kaum weiter verfolgt werden.

AupBer den oben beschriebenen Calcium Phosphaten wurden in geringem
Umfang auch andere Keramiken auf Calcium-Basis als potentielle
Implantatwerkstoffe betrachtet.

Calcium Flourapatit scheint — soweit man dies nach wehigen Tierversuchen
beurteilen kann - iiber eine &dhnlich gute Vertriglichkeit wie
Hydroxylapatit zu verfiigen (de Groot 1981). Von der Herstellung her ist
das  Material vorteilhaft - unterhalb 1773 K treten keine
Phasenumwandlungen auf.
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2.3 Polymerwerkstoffe

In einigen Bereichen der Endoprothetik erweisen sich Kunststoffe als
iiberlegene Alternative. Zu diesen Anwendungsgebieten zdhlen besonders der
Gelenkersatz, plastische Chirurgie, Gefidpersatz, Katheter wund auch
chirurgisches Nahtmaterial. Die in diesen Bereichen bisher eingesetzten

Polymerwerkstoffe sind in Tabelle 2.24 zusammengefaft:

Polymer Zusammensetzung Einsatzbereiche
H H
Polydthylen 2 Z é é Gelenkersatz, plast.
(DIN 58834) & o \ M Chirurgie, Katheter
UHMW-PE
Polymethyl- H CH>  H CHs  H Orthopidie
methakrylat " C— C— C—— C— &' Opthalmologie
Hs H OCOCHa H
(1SO 5833-1) Hoocoe
PMMA
- H H
Polyithylen- HH oo cH-cH 9 R Orthopadie, GefaB-
~~~~~ c-C-0-C-CH CH-C-0-C-C- - .
terephtalat P N / U ersatz, Nahtmaterial
H H CH=CH H H
(PETP) o
Polytetra- F FoF P plast. Chirurgie, Ge-
fluordthylen 77 ? - ﬁ:—" cf"_ (.: """ fiBersatz, Orthopidie
F F F F
H O . .
Polyurethan | Herzchirurgie, Kleber
(—R;—N—C—0—R,0—) _
PU kiinstl. Haut
H H l-li
Polyoxymethylen  ..... e O G O Coreer Orthopéadie
v H H
Polypropylen ﬁ* ll-{ A Nahtmaterial
(—C—~C—)
PP R
H CH,
Polydimethyl- CHa' CHe , Opthalmologie, plast.
..... SI em— o._._. s' JS—, O.....

siloxan PDMS | i Chirurgie etc.
CHa CHa )
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o
Nylon (—R—(":—-O——N—R-—) Nahtmaterial
;&
Polyvinylchlorid ‘ Ili }I-l Schlduche fiir Sonden
PVC (-—(ll--CI-—) und Katheter
H Cl

Tab. 2.24: Polymerwerkstoffe als Biowerkstoffe

In den folgenden Abschnitten wird jeweils kurz auf die wichtigsten der
oben vorgestellten Werkstoffe eingegangen.

2.3.1 Polyidthylen

Das Material gehfrt 2zu den Thermoplasten und weist je nach
Polymerisationsgrad stark unterschiedliche Eigenschaften auf.

LDPE HDPE UHMWPE
Dichte [Mg/m3] 0,91-0,925 0,941-0,97 0,94
Schmelzbereich (K] 378-383 403-408 408-411
E-modul [GPa] 0,1-0,26 0,4-1,24 0,8-1,0
Zugfestigkeit [MPal] 4-6 21-38 21
Bruchdehnung [%] 90~-800 20-1000 450
Druckfestigkeit [MPal 18-25 25-28

Tab. 2.25: Eigenschaften von Polydthylen (Leininger u. Bigg 1986,
Eyerer 1986)

Polydthylen niedrigerer Dichte wird vorwiegend fiir Katheter und den Ersatz
von Weichgewebe verwendet, widhrend UHMWPE aufgrund seiner guten
Reibungs— bzw. Verschleifeigenschaften fiir den Gelenkersatz (z.B.
kiinstliche Hiiftgelenkspfannen) favorisiert wird. Dieses Material wird unter
Bezeichnungen wie Chirulen RCH-1000 (Ruhrchemie/Oberhausen), Hifax
(Hercules/Wilmington—-USA) oder Hostalen (Hoechst AG) vertrieben (Semlitsch
und Willert 1981).

Polymerwerkstoffe zeichnen sich durch elne hohe chemische Bestindigkeit
aus. Dennoch unterliegen auch sie der Degradation und damit einher-
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gehender Verschlechterung ihrer mechanischen Eigenschaften. Zwar ist dies
nicht so ausgepridgt wie bei den Metallen, doch kénnen auch bei den
Kunststoffen Enzyme und Proteine den Abbau beschleunigen. Gilding (1981)
zdhlt eine Reihe weiterer Faktoren auf, die zur Degradation und
Depolymerisation fithren. Neben thermischer Belastung zdhlen hierzu auch
Oxidationsprozesse und Strahlung (y -, Rontgenstrahlung oder UV-Licht).
Auch Eyerer (1986) weist auf die nachteilige Wirkung von y — Sterilisation
in Luft durch oxidative Kettenverkiirzungen hin. Es empfiehlt sich eine
andere Atmosphire (z.B. Stickstoff) wie auch eine Reduzierung der
Strahlungsdoslis. Ferner ist die Lagerzeit nach der Sterilisation kurz zu
halten und ‘"korpervertridgliche, wirksame Alterungsstabilisatoren sind
dringend erforderlich.”

Wihrend Korpervertriglichkeit, Dampfungsvermogen, Gleiteigenschaften,
Zahigkeit und Verformungsfihigkeit zu den giinstigen Eigenschaften des
UHMWPE z#hlen, sind die mechanische Festigkeit, die Steifigkeit, die
Sprédbruchneigung und das Verschleipverhalten insbesondere im Hinblick
auf Fremdpartikel (z.B. Reste von Knochenzement), die zwischen die
artikulierenden Flichen geraten, noch verbesserungsbediirftig.

Um ein besseres Anwachsverhalten der PolyAthylenpfannen ohne
Verwendung von Knochenzement zu erreichen, wurden mit gutem Erfolg im
Tierversuch Beschichtungen aus Al203 und Glaskeramik getestet. Des
weiteren werden ebenfalls mit guten Resultaten in der klinischen Praxis

UHMWPE~Hiiftgelenkpfannen, die mit Reintitan beschichtet sind, eingesetzt.

2.8.2 Polymethylmethakrylat

PMMA wird unter Bezeichnungen wie Plexiglas (Rﬁhm/Darmstédt), Palacos
(Kulzer/Bad Homburg), CMW (CMW Laboratories/Blackpool-GB), Simplex (North
Hill Plastics/London) oder Sulfix—-6 (Gebr. Sulzer/Winterthur) vertrieben.

Dieser thermoplastische Kunststoff weist eine hohe Festigkeit auf{, ist aber

auch recht sprode:
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Dichte [Mg/m3) 1,2
Temperaturgrenze [K] 373
E-modul [GPa] =~ 3
Zugfestigkeit [MPa] = 70
Bruchdehnung [%)] 2-7
Druckfestigkeit [MPa] 75-144

Tab. 2.26: Eigenschaften von PMMA (Williams und Roaf 1973)

Obige Angaben koénnen je nach Hersteller variieren. Noble (1983) hat fiir
verschiedene, gingige Polymethylmethakrylate die mechanischen Eigen~-

schaften, Polymerisationszeiten etc. verglichen.

Plexiglas war schon von den Briidern J. und R. Judet um 1950 zum
Hiiftkopfersatz verwendet worden. Doch "sowohl aus mechanischen als auch
biologischen Griinden waren die Stielprothesen aus Polymethylmethakrylat
mit ihrem eingegossenen Stahlstift nicht in der Lage, sich in den Kérper zu
integrieren" (Oest et al. 1975).

Eine der Hauptanwendungen dieses thermoplastischen Kunststoffs ist der
Einsatz als Knochenzement zur Implantatfixierung, wodurch eine friihere
Belastung durch den Patienten erméglicht wird. Durch den Knochenzement
wird die Verankerungsfliche des Implantats im Knochen wesentlich
vergrofert und somit eine bessere Kraftiibertragung erméglicht. Mehr als
80 % aller Gelenkendoprothesen werden mit Knochenzement verankert. Diese
Zahl steigt bei Reoperationen auf fast 100 % (Eyerer 1986).

Im Gegensatz zu anderen Kunststoffen, die in polymerisiertem Zustand
bezogen werden, wird PMMA als Polymerpulver und Monomerfliissigkeit
geliefert. Erst kurz vor Befestigung der Prothese werden diese Komponenten
gemischt und hérten innerhalb von etwa zehn Minuten in vivo aus.

Neben Vorteilen wie guter Kérpervertriiglichkeit und Handhabbarkeit, der
Méglichkeit, Antibiotika zuzumischen, etc. bietet diese Verarbeitungsform
auch diverse Nachteile. So kann die Polarisationswdrme (313-343 K)
Schidigungen des umgebenden Gewebes verursachen und die Qualitdt ist
nicht immer genau reproduzierbar. Durch Schwindung wird die Adh#sion
beeintrédchtigt. Versprédung und Fllissigkeitsaufnahme beeintrichtigen die
mechanischen Eigenschaften. Ein umstrittenes Problem stellt auch die
toxische Wirkung nicht auspolymerisierter Monomere dar (de Wijn et al.
1981, Park 1983).
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Verbesserungsvorschldge verschiedener Autoren sehen Verstdrkung durch
Kohlenstoff—- oder Glasfasern wie auch die Mischung mit Calciumphosphat,
Hydroxylapatit, Bioglass oder Knochenpartikeln vor (Eyerer 1986).

2.3.3 Polytetrafluorithylen

Dieses Material ist auch unter den Namen Teflon (DuPont) oder Hostaflon
(Hoechst) bekannt und wurde zundchst als Hiiftgelenkpfanne eingesetzt.
Trotz niedriger Reibungskoeffizienten waren die Verschleifraten jedoch
unakzeptabel hoch, so daB Teflon fiir diese Anwendung bald ausschied. Es
hat sich jedoch bis heute im Bereich des GeféiBersatzes und als
Mantelmaterial fiir Elektroden bewédhrt. Die chemische und thermische
Stabilitdt des Materials ist sehr gut. Weitere Eigenschaften sind in Tabelle

2.27 zusammengestellt.

Dichte [Mg/m3] = 2,2
Temperaturgrenze [K] = 473
E-modul [GPaj = 0,5
Zugfestigkeit [MPa] 10-30
Bruchdehnung {%] 200-400
Druckfestigkeit [MPal 4,2~11,7

Tab. 2.27: Eigenschaften von Polytetrafluordthylen (Williams und Roaf 1973,
Leininger und Bigg 1986)

2.3.4 Polyurethan

Polyurethane haben sich als recht thromboseresistent erwiesen und kommen
deshalb u.a. im Bereich der Herz~ und Gefifchirurgie (z.B. kiinstliches
Herz) zum Einsatz. Die Eigenschaften dieser Werkstoffe lassen sich in einem

weiten Bereich variieren und dndern sich mit dem Grad der Vernetzung.
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Dichte [Mg/m3] 1,056~1,5
E-modul [GPa] 0,07-6,9
Zugfestigkeit [MPa] 1-69
Bruchdehnung [%] 10-1000
Druckfestigkeit [MPal] 138

Tab. 2.28: Eigenschaften der Polyurethane (Leininger et al. 1986)

Die Implantate kdénne sowohl durch GieBen, Spritzgiefen oder Extrudieren

hergestellt werden.

2.3.5 Polyidthylenterephtalat

Auch Polyidthylenterephtalat wurde schon in der Orthopadie fiir
Hiiftgelenkpfannen und -kugeln verwendet, doch schon nach wenigen Jahren
"negativer, klinischer Erfahrung...wieder aufgegeben" (Semlitsch und Willert
1981). Hauptsichlich kommt es als Nahtmaterial und bei GefédPpprothesen
(King et al. 1981) zum Einsatz. Hier wird es beispielsweise unter der
Bezeichnung Dacron (DuPont) oder Ethibond (Ethicon) vertrieben.

Dichte [Mg/m3] 1,38
E-Modul [GPa] 1,2-6,6
Bruchfestigkeit [MPa] 510-1060
Bruchdehnung [%] 8-42

Tab. 2.29: Eigenschaften von Polydthylenterephtalat (Leininger u.Biggs
1986, Casey u. Lewis 1986)

2.3.6 Polydimethylsiloxan

Dieses Material wird als ‘medical grade' Silastic oder Silikon fiir
Implantatzwecke verwendet. Die biologische Vertriglichkeit ist gut (Habal
1984), das Implantat wird von einer Bindegewebsschicht umgeben. Diese
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Schicht kann allerdings bei der Implantation in Weichgewebe eine
sphirische Kontraktion des Materials bewirken. Dies fiihrt besonders in der
plastischen Chirurgie zu Komplikationen. Silikonkautschuk weist zwar nur
miPBige mechanische Eigenschaften auf (Tabelle 2.30), verfiigt jedoch iiber
eine gute chemische Bestidndigkeit.

Dichte [Mg/ms3] 1-1,15
E-modul [GPa] bis 0,01
Zugfestigkeit [MPa] 2,4-7
Bruchdehnung (%] 100-700

Tab. 2.30: Eigenschaften von Silikonkautschuk (Leininger et al. 1986)

Die Temperaturbestindigkeit reicht bis etwa 423 K. Fiir Gefidfprothesen ist

das Material nur wenig geeignet (van Noort und Black 1981).

2.3.7 Polyoxymethylen

Polyoxymethylen oder Polyacetal wird als Homopolymer (z.B. Delrin-
150/DuPont) oder Copolymer (Hostaform C/Hoechst) geliefert. Es zeichnet
sich durch gute mechanische Eigenschaften, aber nur eine beschridnkte
chemische Bestdndigkeit aus. Die Reibungs~ und Verschleipeigenschaften

Homopolymer Copolymer
Dichte IMg/m3] 1,45 1,41
E-modul [GPa] 3 2,8
Zugfestigkeit [MPa] 70 65
Bruchdehnung [%] bis 756 bis 100
Grenzbiegespannung [MPa] 120
Wirmeleitfihigkeit [W/mK] 0,22

Ausdehnungskoeffizient [K-1] = 0,9.10-4

Tab. 2.31: Eigenschaften vom Polyoxymethylen (Williams u. Roaf 1973,
Eyerer 1986)

sind sehr gut und empfehlen das Material fiir den Gelenkersatz. So wird
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POM in der Hiiftgelenkendoprothetik mit Erfolg eingesetzt (Eyerer 1986),
wobel jedoch "elne kritische Analyse von Langzeitergebnissen nétig" ist.

2.3.8 Nylorm

Auch die Polyamide oder Nylons sind bevorzugte Nahtmaterialien. Wie beim
Polydthylenterephtalat handelt es sich um  nicht absorbierbares
Nahtmaterial. Allerdings nimmt Nylon Wasser auf und bel l#ngeren
Implantationszeiten muf mit einer Abnahme der mechanischen Eigenschaften
gerechnet werden. Fiir gegossene Nylon Polymere geben Williams u. Roaf
(1973) die in Tabelle 2.32 zusammengestellten Eigenschaften an. Bei aus
Polyamiden gesponnen Fasern liegen die Festigkelten deutlich hoher
(Leininger et al. 1986)

Nylon {gegossen) Nylon Fasern
E-Modul [GPa] 1,3-2,8
Zugfestigkeit [MPal 55-856 300-600
Bruchdehnung [%] 90-300 18-45

Tab. 2.32: Eigenschaften von Nylon

Die Dichte betridgt etwa 1,14 Mg/m®. Die maximalen Einsatztemperaturen
liegen bel etwa 373 bis 403 K.

2.3.9 Polypropylen

In der Hauptsache wird Polypropylen aufgrund der guten Festigkelts—
eigenschaften als Nahtmaterial verwendet. Von der Struktur her ist es dem
Poly#dthylen #&hnlich. Das Material zeigt eine hohe Ermiildungsfestigkeit,
setzt sich aber im Gelenkersatz gegeniiber UHMWPE nicht durch (Hastings
1981). Ein Einsatz in Kombination mit Polydthylen wire zur Verbesserung
des Kriechverhaltens denkbar. Fiir die melsten Anwendungen in der
plastischen Chirurgie ist das Material zu steif und zu hart.
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Dichte [Mg/m3] 0,91
E-modul [GPa] 1,6
Zugfestigkeit [MPa] 30-40
Bruchdehnung [%)] bis 600

Tab. 2.83: Eigenschaften von Polypropylen (Williams u. Roaf 1973)

Fiir Nahtmaterial geben Leininger et al. (1986) eine Zugfestigkeit von 590-
620 MPa und eine Bruchdehnung von 17-20 % an.

2.3.10 Hydrogel

Hydrogele haben eine grofe Bedeutung bei Kontaktlinsen erlangt. Sie
zeichnen sich durch die Fidhigkeit aus, groPe Mengen Wasser aufnehmen zu
kénnen. Zu dieser Gruppe z#hlt beispielsweise Polyhydroxyethylmethacrylat
(PolYHEMA). In trockenem Zustand ist es ein recht steifes, hartes Material,
nach Aufnahme von Wasser wird daraus ein elastisches Gel. Es besteht
normalerweise Zu ungefihr 40 Gew.% aus wasser, je nach
Herstellungsverfahren koénnen zwischen 8 und 90 % eingestellt werden.
PolyHEMA ist in nassem Zustand durchsichtig und sehr biegsam, ldpt sich

aber in trockenem Zustand gut maschinell bearbeiten.

2.3.11 Vertriglichkeit von Polymeren

Wie bereits erwdhnt sind Kunststoffe in der Regel weniger anfillig fir
Degradation als Metalle. Sle werden beispielsweise von Salzlésungen, die bei
Metallen in hohem MaBe Kkorrosionsférdernd wirken, normalerweise nicht
angegriffen (Williams 1982b). Nicht 2zuletzt aufgrund der hohen
Bestdndigkeit kommt es zu einem verbreiteten Gebrauch von Kunststoffen in
der Industrie, Haushalten etc.. Dennoch sind alle Polymere - zwar unter
unterschiedlichen Bedingungen und mit unterschiedlicher Reaktionskinetik -
der Degradation unterworfen.
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Williams (1982) unterscheidet zwei Mechanismen der Degradation. Beim
ersten Typ kommt es infolge von Energieabsorption zum Aufreifen der ko-
valenten Bindungen und damit zur Bildung freier Radikale. Dies kann bei
erhéhten Temperaturen, unter mechanischer Beanspruchung oder durch
Strahlung geschehen. In Sauerstoffatmosphire tritt dann leicht thermische
Oxidation auf. Diese Zustandsbedingungen liegen  nicht in der
physiologischen Umgebung vor, sollten jedoch bei Produktion, Lagerung und
Ste.rilisation von Implantaten beriicksichtigt werden.

In vivo kann es zum zweiten Degradationsmechanismus, der Hydrolyse,
kommen. Hierfiir sind besonders die durch Kondensationsreaktionen
entstandenen Kunststoffe anfillig, da die Hydrolyse den umgekehrten Prozep
der Polykondensation darstellt. Bei den Biowerkstoffen sind einige
Polyamide wie Nylon, Polydthylenterephtalat und bestimmte Polyurethane in
diesem Punkt empfindlich.

Die hydrolytische Instabilitit wverschiedener Kunststoffe kann allerdings
auch fiir bestimmte Anwendungen genutzt werden. So ermdglicht sie
beispielsweise die Herstellung von abbaubaren Polymeren fiir resorbierbares
Nahtmaterial, flir Implantate zur kontrollierten Medikamentenfreisetzung

oder fiir Kleber.

Von wenigen Ausnahmen abgesehen verursachen die erwdhnten Kunststoffe
keine Schidigungen des umliegenden Gewebes. Auf die Auswirkungen der
exothermen Polymerisation des PMMA und die Toxizitdt der nicht
polymerisierten Monomere wurde hingewiesen. Auch die Verschleifprodukte
werden in der Regel gut toleriert. Bei Teflon, das normalerweise zu den
inerten Kunststoffe 2z3hlt, konnen. diese Partikel Reizungen des Gewebes

verursachen.



73

2.4 Verbundwerkstoffe

Zur Kompensation der am Beginn dieses Kapitels geschilderten Nachtelle
(Dualismus der biologischen und mechanischen Eigenschaften), versucht man
- wie in anderen Anwendungsbereichen - die giinstigen Eigenschaften
verschiedener Werkstoffgruppen in Verbundwerkstoffen zu kombinleren. Fiir
die Biowerkstoffe bedeutet das eine Kombination aus einer im biologischen
Sinn gut vertrdglichen Implantatoberfliche, die lelder vielfach nur
ungeniigende mechanische Elgenschaften aufweist, mit einem der jewelligen
Anwendung entsprechend belastbaren Grundkdrper. Neben diesen
Schichtverbunden sind auch faserverstirkte und mehrphasige gesinterte
Blowerkstoffe mdglich. Durch eine geeignete Wahl der Konzentration, Form
und Orientierung der Phasen lassen sich die Eigenschaften des Implantates
in elnem weiten Bereich einstellen. ‘

Zu dlesem Komplex existiert eine Reihe von Verdffentlichungen, die hler
nicht alle vorgestellt werden koénnen. Ducheyne und Hench (1980) berichten
von Bioglass, das durch Stahifasern (316L) verstirkt wurde. Es ergab sich
eine Festigkeitsstelgerung gegeniiber dem reinen Bioglass um das sleben-
bis achtfache: '

Faserdurchm. Faseranteil Testverf. Fliepgrenze Bruchfestigk.
[ym] [Vol. %] [MPa] [{MPa]
50 45 Zugversuch 78,3 91,9
_ 3-Pkt. B.vers. 167,6 290,4
100 60 Zugversuch 73,3 97,9
3-Pkt. B.vers. 162,9 333,9

Tab. 2.34: Festigkeit von 316L Stahifaser verstirktem Bloglass
(Ducheyne 1985)

Auch wurden Bioglass Beschichtungen auf metallischen Hilftprothesen im
Tierversuch getestet. Nicht iIn allen Féllen war ‘das Bindungsverhalten
zwischen dem Gewebe und dem Implantat zufriedenstellend. Ducheyne (1986)
begrilndet das Versagen mit schlechten blomechanischen Bedingungen. Ein
weiteres Problem stellt das Abplatzen der Bloglass Schicht vom Metallschaft
dar.

Beschichtungen von Bloglass auf Al:0s ergaben zuniichst ein schlgchtes
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Einwachsverhalten, da durch Diffusion von Al die Zusammensetzung des
Glases gefindert und das Bindungsverhalten zum Knochen beeintrichtigt
wurde. Ein gefdndertes zweistufiges Beschichtungsverfahren ergab wesentlich
bessere Resultate. Es wurden zwel Glasschichten aufgebracht, von denen
die erste durch Diffusion verdndert wurde und die =zweite eine
Knochenbindung herbeifiihrte.

Weitere Versuche zur Beschichtung von Hiiftgelenkschiften mit bioaktiven
Werkstoffen, durch die man langfristig den Knochenzement zu ersetzen
hofft, umfassen auch die Paarung Titan-Glaskeramik (Barth u. Hero 1986).
Durch eine Molybd#&n Zwischenschicht (0,05-0,10 mm) konnte die Haftung
zwischen Schicht und Grundkdrper wesentlich verbessert werden. Die
Autoren filhren diese Tatsache auf eine erhdhte Rauhigkeit der Mo-Schicht
und chemische Bindung mit der Glaskeramlk zurick.

Wisbey et al. (1987) beschichteten eine Co-Cr-Mo Legierung mit TiIN zur
Erh6hung der Korrosions— und Auslaugbestidndigkeit.

Viele Autoren beschiftigen sich auch mit porfsen Schichten. Im allgemeinen
kann man davon ausgehen, dap, falls es sich um inertes Material handelt,
ab elner Porengréfe von etwa 60 ym Bindegewebe, ab etwa 100 pum
Porengrife Knochengewebe in die Hohlriume elnwichst. Ducheyne (1986)
empfiehlt fir Implantate eine minimale Porengrofe von 150 um. BEs sollite
nur in der ersten Zeit nach der Implantation eine Ruhigstellung erreicht
werden, um Mikrobewegungen zwischen Implantat und Knochen zu vermeiden.
Als porbdses Schichtmaterial wurden u.a. UHMWPE (Klawitter et al. 1976)
oder Proplast (Homsy et al. 1972, Halstead et al. 1979) untersucht. Bel
Proplast handelt es sich um kohlenstoffaserverstirktes Teflon mit
Porositéiten bls zu 80 % und Porengrdfen von ungefihr 200 um.

Andere Konzepte sehen aufgesinterte Metalldrdhte oder -kugeln zur
Erzeugung von pordsen Schichten wvor. Abblildung 2.26 zeigt als Belspiel
Komponenten einer Kniegelenkprothese der Fa. Johnson & Johnson.

Auf die Mbglichkelten der Beeinflussung wvon mechanischen Elgenschaften
bel Verbundwerkstoffen hat Ondracek (z.B. 1978, 1985) in zahlreichen
VerBffentlichungen hingewiesen. Die wesentlichen Parameter hlerbel sind
Konzentration, Form und Orientierung der eingelagerten Phase(n).

Klinische Versuche, beispielsweise zur Anpassung des E-Moduls von
Implantaten, sind angelaufen (Bonfield 1987). Da die E-Moduln der bislang
verwendeten Metalle und Leglerungen deutlich fiber dem des menschlichen
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Knochens (10-25 GPa) liegen, kann daraus ein ‘stress shielding'-Effekt
resultieren (siehe Kap. 3.1.1.9). Ein Hydroxylapatit—Polydthylen
Verbundwerkstoff, bei dem je nach Anwendungsfall unterschiedliche
Phasenkonzentrationen wund damit unterschiedliche Elastizitits— und

Festigkeitswerte gewidhlt werden, kdénnte das Problem ldsen.

Titanverstirkte

Patellakomponente

Kombinationsmég—
Aufgesinterte lichkeiten zwischen
Metallkugeln Femur- und Tibia-

komponenten ver-

schiedener Groépe

Titanverstarkte

Tibiakomponente

GroBe Kontaktober
flachen fiir
bessere Span -

nungsverteilung

Abb. 2.25: Aufgesinterte Titankugeln an Kniegelenkprothese

(Johnson & Johnson)
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3. Anwendungen von Biowerkstoffen in der Medizin

In diesem Kapitel werden Anwendungen mit den eben vorgestellten
Werkstoffen in der Medizin aufgelistet. Diese Aufzihlung kann bei der
enormen Zahl der auf diesem Gebiet schon erschienen Veréffentlichungen
keineswegs vollstdndig sein. Es soll in der vorgenommenen Ordnung auch
keine Bewertung oder Rangfolge der Bedeutung der mdglichen Einsidtze
vorgenommen werden. Allenfalls ergibt sich eine subjektiv vorgenommene
Ordnung nach der Zahl der dem Autor vorliegenden Texte.

3.1 Chirurgle

Den gréften Bereich fiir den Einsatz von Biowerkstoffen stellt sicherlich
die Chirurgie dar. Die Anwendungsmoglichkeiten sind so vielfiltig, daP sie
in diversen Unterkapiteln beschrieben werden, wobei die Bereiche Gelenk-
und Knochenersatz und Gefdpchirurgie wohl die wesentlichen sind.

3.1.1 Gelenk— und Knochenersatz

Diese Implantate haben eine grope Bedeutung bei der Versorgung von
Unfallopfern aber auch als letzter Ausweg bel der Behandlung von
degenerativen Gelenkerkrankungen (Hftkopfnekrose, Koxarthrose, Zustand
nach Arthrodese usw.). Belm Gelenkersatz handelt es sich um typische
Langzeitimplantate mit entsprechend hohen Anforderungen an 'mechanische.
korrosive und biologische Eigenschaften. Die zahlreichen Gelenke im
menschlichen Koérper, fiir die es mittierweile Endoprothesen gibt, werden im
folgenden in drei Gruppen unterteilt behandelt: Hiiftgelenkersatz,
Kniegelenkersatz und Ersatz sonstiger Gelenke,

3.1.1.1 Hiiftgelenkersatz

Beim Hiiftgelenk handelt es sich um ein stark beanspruchtes Teil des
menschlichen Korpers. Es wird mit ein bis drei Millionen Lastwechseln pro
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Jahr beansprucht. Am Schenkelkopf treten beim normalen Gang Krifte bis
zum 4,5-fachen des normalen Korpergewichtes auf und bei einer normalen
Ganggeschwindigkeit gleiten die Gelenkflichen mit einer Geschwindigkeit
von etwa 5-10 cm pro Sekunde gegeneinander (Ungethiim 1978). Hinzu
kommt der Einflup der physiologischen Umgebung auf den Werkstoff. Vom
Implantat wiinscht man sich unter diesen Primissen ein storungsfreies
Funktionieren wihrend mehrerer Jahrzehnte. Es ist verstindlich, dap diese
Anforderungen nur schwer zu erfilllen sind.

Die Geschichte des Gelenkersatzes reicht zuriick bis zur Knieprothese von
Gluck im Jahre 1890. Weltere Meilensteine waren die Entwicklung einer
zwischen Pfanne und Kopf implantierten Kappe aus Glas oder Bakelit von
Smith—-Petersen (1923) und der erste totale Gelenkersatz aus rostfreiem
Stahl von Wiles im Jahre 1938. Die Briider Judet setzten 1946 sogenannte
Stiftendoprothesen aus Acrylharz ein, die jedoch wie die frilheren Versuche
u.a. aufgrund zu starken Verschleisses scheiterten. Den Durchbruch erzielte
Anfang der sechziger Jahre Charnley mit der Verwendung von PMMA als
Knochenzement und der Einfiihrung des ‘low friction principle' (Ungethiim
1978, McKee 1982). Als Pfannenmaterial wihlte Charnley wegen der
niedrigen Reibungskoeffizienten zundchst PTFE. Der Abrieb erwies sich
jedoch als unakzeptabel hoch, so daf es bald durch Polyithylen ersetzt

wurde.

Seitdem entwickelten verschiedene Teams eine fast uniibersehbare Zahl an
Prothesen bzw. Prothesenformen. Semlitsch (1980) hat die wichtigsten

Vertreter zusammengestellt:

DMITH-PETERSEN JuoEY Mooag Tromurson Lireman CHrmsTiansty Wesea-HuGGLLR
09 (1946} {1950) 190} 495 [ (194841912

/'.9 (O(

Abb. 3.1: Entwicklung von Hiiftkopfendoprothesen (1938-1972)
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Abb. 3.2: Entwicklung von Totalhiiftendoprothesen mit Metallpfannen (1960~
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Abb. 3.3: Entwicklung von
(1959-1975)

Totalhiiftendoprothesen mit Kunststoffpfannen
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Abb. 3.4: Entwicklung von

Totalhiiftendoprothesen mit Pfannen und Kugeln

aus Aluminiumoxidkeramik (1970-1974)
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Abb. 3.6: Entwicklung von Totalhiiftendoprothesen mit Kunststoffpfannen
und Biolox Keramikkugeln (1976-1979)

Die Beurteilung all dieser Konzepte erweist sich als schwierig, da oft gute
Resultate mit bestimmten Prothesentypen, die an einer Klinik erzielt worden
sind, von anderen nicht bestitigt werden koénnen. Auch Fallzahlen,
Bewertungsschemata und Beobachtungszeitriume sind h#ufig unterschiedlich.

Metallpfannen haben sich bei Totalhiiftendoprothesen jedoch wegen der zu
hohen Verschleiprate nicht bewidhrt. Bei den Paarungen aus Aluminiumoxid,
die zwar initial gute VerschleiBeigenschaften zeigen, konnte es zu sehr
hohen Flichenpressungen Kkommen, die dann 2zu Materialschddigungen
fihrten.

Doch selbst bei Prothesentypen und Materialpaarungen, die heute als
ungiinstig gelten, gibt es Fille, in denen das Implantat dber zehn und mehr
Jahre problemlos funktionierte (z.B. McKee 1982).

Der gingigste Prothesentyp ist heute eine Kombination aus einem
Metallschaft mit eilner iiber eine Steckverbindung befestigten Keramikkugel
aus Aluminiumoxid, die in einer Pfanne aus UHMWPE lduft. Aus
biomechanischen Griinden wird meist eine Geradschaftprothese gewihlt.

Auch die Frage, ob der Prothesenschaft oder die Hiiftgelenkspfanne
einzementiert werden soll oder zementlos fixiert wird oder das eine
zementiert und das andere nicht zementlert wird, scheint noch nicht
abschlieBend geklirt. Eé muf ohnehin von Fall zu Fall in Abhédngigkeit
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Knochenzement

Pfanne
Kopf

N,
(2 Knochenzement

! N\ {Schafr
Beckenknochen /

Oberschenkelknochen

Abb. 3.6: Schema einer implantierten Totalhiiftendoprothese (Eyerer 1986)

des Alters, Allgemeinzustandes, Aktivitidt etc. des Patienten die Indikation
gestellt werden. In der Regel wird bei #dlteren Patienten eine zementierte
Prothese gewihlt, um eine friihe Mobilisation zu erreichen. Abbildung 3.7

zeigt am Querschnitt eines préparierten Oberschenkelknochens die

Verzahnung des Zements mit der Knochenspongiosa.

Abb. 3.7: Querschnitt einesOberschenkelknochens nach Einzementierung
eirnies Hiiftprothesenschaftes (Semlitsch 1980)

Der Knochenzement gewihrleistet eine gute Kraftiibertragung zwischen
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Prothese und Knochen. Doch sind damit auch einige Nachteile verbunden.
Neben den schon erwdhnten Moglichkeiten der Gewebeschiddigung durch
Polymerisationswidrme oder Monomerabgabe konnen Blutbeimischungen oder
Poren die Festigkeit erheblich herabsetzen.
1986).

Zementreste

Auch wird das Material im

Laufe der Zeit sproder (Zweymiiller Katastrophal wirken sich

bezliglich der Verschleifrate
abgebrochen und in das Gelenk geraten sind. Hinzu kommt bei eventuellen

aus, die am Pfannenrand

Reoperationen, dap mit dem Zement mehr Knochenmaterial ausgeriumt

werden mup.

Aus diesen Griinden ist in einigen Kliniken eine Tendenz zur zementlosen
Implantation zu beobachten, wobei dies h#ufiger bei der Pfanne als bei der
Schaftkomponente der Fall ist. Alternativ werden die Oberflichen mit
verschiedenen bioaktiven Werkstoffen beschichtet und/oder mit Metallkugeln
oder —netzen versehen.

Am Beispiel der Hiiftgelenkpfanne wird nochmal die Vielfalt der méglichen
Prothesentypen deutlich. Gebauer (1987) untersucht 13 gingige Pfannen,
sowohl starre Pfannen (Metal-backed oder Keramik Pfannen) auch
die eine Co-Deformation mit dem Becken zeigen. Abbildung 3.8

wie
Pfannen,
gibt einen Uberblick der Modelle:

Quer- Auflen-
schnitts- | Boden-| durch- |GréBen
form o6ffnung| messer
(mm)
Keramik:
— Griss zylindrisch - 52-64 4
— Autophor konisch - 52—-68 4
Polyithylen:
- Morscher halbrund - 4068 25
— Endler konisch - 52-72 7
— Gersthof halbrund - 51—60 4
Metall/PE:
- PM konisch mittel 50—62 4
— Mecring squarisch groB 46170 7
- SKT squérisch klein 46—-66 6
-TypV squérisch mittel 4860 7
— Lord squarisch mittel 42-62 6
- Judet zylindrisch - 40—-64 7
- Thomas halbrund - 52—-68 5
-PCA halbrund - 46—64 T+17

Abb. 3.8: Geometrie hidufig eingesetzter Hiiftgelenkspfannen
(Gebauer 1987)

Bei der Metallverstirkung handelt es sich um Titan und Co-Cr-Legierungen.
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Auch bei anderen Merkmalen ist kein einheitlicher Trend erkennbar. So
schwankt die Gewindetiefe zwischen 2,6 und 4,6 mm und die Steigung
zwischen 2,8 und 5,5 mm. Bei einigen wird das Gewinde vorgeschnitten,
andere sind selbstschneidend und wieder andere haben gar kein Gewinde.
Eine eindeutige Priferenz fiir den einen oder anderen Pfannentyp ldBt sich

aber aus den vorliegenden Daten nicht ableiten.

Kritisch sind in jedem Fall Lockerungen durch Knochenresorption oder
Uberbeanspruchungen des Verankerungsschaftes. Letztere ergeben sich
manchmal als Konsequenz aus dem Knochenabbau. Ermiidungsbriiche in dem
nicht mehr fixierten Prothesenteil sind die Folge. Uber derartige
Schaftbriiche wurde bei Stahl-, gegossenen Co-Cr-~ und Reintitan-
Implantaten berichtet. Durch Optimierung der Schaftquerschnitte und vor
allem Werkstoffe mit hoherer Dauerschwingfestigkeit (Co-Cr- und Ti-
Schmiedelegierungen) hat sich die Situation gebessert. Abbildung 3.9 zeigt
die Beanspruchungsmechanismen fiir die einzelnen Bereiche einer Prothese
(Semlitsch 1980).
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Abb. 3.9: Mechanische und korrosive Beanspruchung einer implantierten
Hiiftendoprothese

Als Mindestanforderungen fiir Werkstoffe in der Hiiftendoprothetik nennt
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Semlitsch folgende Werte:

Fliepgrenze {MPa] min. 500~-650

Dauerschwingfestigkeit [MPa} min. 400-450

Zugfestigkeit [MPal min. 650-1000
Bruchdehnung [%] min. 10

Tab. 3.1: Mindestanforderungen fiir Werkstoffe in der Hiiftendoprothetik

Die Knochenresorption wird neben moglichen Infektionen und der Menge an
Verschleifprodukten von der biomechanischen Situation bestimmt, Das
Wachstum des Knochens ist stark von seiner Belastung abhédngig, der
Knochen paft sich in seiner Festigkeit dndernden Belastungen an. Sowohl
eine zu hohe Belastung als auch eine zu starke Entlastung fiithren zu
Knochenabbau. Insofern ist der korrekte Einbau der Prothese von
auperordentlicher Bedeutung. Schon eine um wenige Grad zu starke, falsche

Neigung kann mittelfristig zu Lockerungen fihren.

Obwohl die Implantate — wie am Beispiel der Hiiftgelenkpfannen zu sehen -
in verschiedenen Gropen und Abmessungen angeboten werden, ist dies nur
ein Kompromip, bei dem u.U. mehr Knochenmaterial ‘geopfert' werden muf
als noétig. Eine individuelle, den jeweiligen anatomischen Voraussetzungen
angepafte Losung miifte mit CAD/CIM zu realisieren sein.

3.1.1.2 Kniegelenkersatz

Viele der oben ausgefiihrten Punkte gelten auch fir die
Kniegelenkprothesen mit dem Unterschied, daf es sich vom Aufbau und
Bewegungsablauf um ein komplizierteres Gelenk handelt. Die auftretenden
Roll- und Gleitbewegungen sind mit einer Prothese schwerer zu realisieren
(Williams 1982a). Auch in diesem Bereich ist die Zahl der Prothesentypen
hoch; Schreiber u. Suezawa (1981) berichten von iber 500 (!) bislang "in
der Weltliteratur" beschriebenen Knietotalendoprothesen. Die Entwicklung
lief immer etwas langsamer und mit unbefriedigenderen Resultaten ab als
bei Hiiftgelenkimplantaten,

Prinzipiell kdnnen zwei verschiedene Prothesentypen unterschieden werden.
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durch ein Scharnier miteinander
Bei

"sich

Einmal sind Femur- und Tibiateil
verbunden, wodurch nur einachsige Bewegungen {ibertragen werden.
Beugung des Gelenks treten aber auch rotatorische Kriafte auf, die

..in Form von Zug- und Scherkriaften an der Implantat-Lager-Grenze"

auswirken (Friedebold u. Lambiris 1981). Um Lockerungen aus diesem Grund

vorzubeugen, wurden scharnierlose, sogenannte Schlittenprothesen

entwickelt, die eher dem menschlichen Kniegelenk entsprechen. Allerdings
setzen sie - im Gegensatz zum Scharniergelenk - fiir eine geniigende
Stabilitdit einen intakten Bandapparat voraus. Abbildung 3.10 zeigt

schematisch eine totale Rotations~Kniegelenkprothese "Endo-Modell"

(Waldemar Link GmbH/Hamburg), wihrend in Abb. 2.25 ein implantiertes

Gelenk zu sehen ist.
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Abb. 3.10: Implantiertes Kniegelenk (Totale Rotations—Kniegelenkprothese
"Endo-Modell” - W. Link GmbH/Hamburg)

Die oben erw8hnten rotatorischen Krifte, von Stallforth und Ungethiim

(1985) auch als Kdrpermoment bezeichnet, ergeben sich aus dem gegeniiber

der Achse des Knilegelenks versetzten Lage des Korperschwerpunktes. Es

kommt hierdurch zu elner erhéhten Belastung der medialen Kondylen. Im
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hiufig aus Polydthylen bestehenden Tibiateil der Prothese resultieren
daraus Spannungsgradienten, die nicht nur 2zu Lockerung, sondern in
ungiinstigen Fillen auch zum Bruch fiihren kénnten. Deshalb wird diese
Komponente meist metallverstirkt. Bei den hier wie auch im Femurteil
verwendeten Metallen handelt es sich um rostfreie Stdhle, Co-Cr- oder Ti-

Legierungen.

Noch bedeutsamer als beim kiinstlichen Hiiftgelenk ist beim Kniegelenk der
korrekte Sitz der Prothese, insbesondere des Tibiaplateaus. Eine nur leichte
Verkantung fihrt zu noch ungleichmipigerer Beanspruchung und zur
'Entstehung von Scherkrdften, die sich auf die Grenzschicht i{ibertragen.
Eine unkorrekte Positionierung des Femurteils kann bei der
Schlittenprothese zum Ermitdungsbruch fiihren (Friedebold und Lambiris
1981).

Es besteht in der letzten Zeit die Tendenz, nur einen Oberfldchenersatz
durchzufiihren, indem "der Femurkondylenanteil mit einer Metallprothese
liberzogen" wird (Zweymiiller 1986). Dabei wird versucht, zementfrei zu
implantieren und keine Stielprothesen zu verwenden, um sich im

Versagensfall Riickzugsmoéglichkeiten zu erhalten.

3.1.1.8 Sonstige Gelenke

Fir fast jedes andere Gelenk 1ist der endoprothetische Ersatz schon
versucht worden, allerdings mit meist wesentlich geringerer Intensitidt. Es
bestand auch nicht immer die Notwendigkeit zur Implantation eines
kinstlichen Gelenkes, da die Bewegungsfreiheit nicht so stark
eingeschriankt ist wie beim Versagen des Hiift- oder Kniegelenkes.
AuPerdem lieBen sich mit anderen Mittel, z.B. Arthrodese des Sprung- oder
Handgelenkes, zufriedenstellende Ergebnisse erzielen (Engelbrecht 1981).
Unter konstruktiven Aspekten sind Ahnlichkeiten beispielsweise zwischen
Schulter— und Hiiftgelenk gegeben. Es steht aber weniger Knochenmaterial
zur Verankerung der Prothese zur Verfiigung. In der Regel werden fiir den
Ersatz von  Schulter, FuB-, Ellenbogen- oder Handwurzelgelenken
Kunststoffe, hauptsédchlich Polyithylen und die gleichen Legierungen wie im
Hiiftgelenkersatz verwendet. Fingergelenke allerdings sind heute in den
meisten Fillen aus Silikonkautschuk (Williams 1982a).
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Auf die einzelnen Prothesentypen und Erfahrungsberichte wird in diesem
Zusammenhang nicht eingegangen. Gute Ubersichten bieten  hierzu
beisplelsweise Burri u. Riiter (1977a, 1977b) oder Spier et al. (1977).

3.1.1.4 Marknégel

Markn#gel stabilisieren nach einem Bruch lange Réhrenknochen (Femur,
Tibia) und ermdglichen damit éine Friihbelastung. Es sind lange metallische
Implantate, die, in die Markhthle eingebracht, ein Abscheren der
Bruchstiicke verhindern. Hierzu muf der Nagel éng am Knochen anliegen,
beim Einbringen und Entfernen sind mitunter erhebliche Krédfte erforderlich.
Aufgrund der einerseits notigen festen Verankerung kann das Implantat
andererseits Stérungen bel der Blutversorgung des Knochens verursachen
und wird in der Regel nach ein bis zwei Jahren wieder entfernt. Eine
elegante Losung bei Marknigeln stellt die Verwendung von Ni-Ti Memory
Legierungen dar (Bensmann et al. 1981). Der Nagel wird vorverformt und
" .mit UntermaPp in den vorgebohrten Markraum eingefiihrt. Nach.. Erwdrmung
weitet sich das geschlitzte Rohr auf und legt sich {berall an die
Markraumwand an." Nach Abheilen der Fraktur zieht sich der Nagel bei

Kithlung zusammen und kann so leichter entfernt werden.

Unverformter  Verformier inbri = .
Zustand Zustand Einbringen Erwdrmen Funktioneller  Abkiihlen

Zustand Ziehen

2
S

28

(>

Abb. 3.11: Funktion eines Nickel-Titan Marknagels
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3.1.1.5 Osteosyntheseplatten und — klammern

Auch diese Kurzzeitimplantate dienen der Fixierung des gebrochenen
Knochens bis dieser nach der Heilung wieder uber eine ausreichende
Festigkeit wverfligt. Im allgemeinen handelt es sich um metallische
Implantate, wobei sowohl Implantate aus Stahl und Co-Cr Legierungen als
auch Ti-Legierungen verwendet werden. Es existiert eine Vielzahl von
Platten unterschiedlichster Art, Grépe und Design, so daf von der
Fingerchirurgie bis zum Hiiftgelenk alle anatomischen Mdglichkeiten
abgedeckt sind. Als Beispiel sind in Abbildung 3.12 einige Platten gezeigt.

sXeYeXoNeleXele:

0050 50350
© 000 000U

OO 00000 Jd

Abb. 3.12: verschiedene Osteosyntheseplatten (Willert u. Semlitsch)

Um eine gute Kompression der Knochenstiicke zu gew#hrleisten;, bieten sich
auch Osteosyntheseklammern aus einer Memorylegierung an (Bensmann et al.
1982):

vor der Erwérmung nach der Eméintibng

Abb. 3.13: Funktionsweise von Memoryklammern
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Zur Befestigung der Platten am Knochen aber auch zur Befestigung
einzelner Knochenfragmente untereinander werden verschiedene Arten wvon
Schrauben angeboten. Sie unterscheiden sich wu.a. danach, ob sie fir
kompakten (Kortikalisschrauben) oder spongiésen (Spongiosaschrauben)
Knochen geeignet sind, ob ein Gewinde vorgeschnitten werden muf oder ob
sie selbstschneidend sind. Um ein Abrutschen der Instrumente zu
vermeiden, sollten sie mit Innensechskant oder Kreuzschlitz versehen sein.
Auf die Tatsache, daB zur Vermeidung von Korrosion sowohl Schrauben und
Platte als auch die Instrumente aus dem gleichen Material oder letztere
geeignet beschichtet sein sollten, wurde schon frither hingewiesen.
Mattheck et al. (1986) haben Designidnderungen an Platten und Marknigeln
vorgeschlagen, um durch eine Reduzierung der Kerbspannungen eine hdéhere
Ermiidungsfestigkeit zu erreichen.

Doch selbst bei gutem Design, guter Operationstechnik und guten
Korrosionseigenschaften kann noch eine Reihe von Problemen auftreten.
Das Wachstum des Knochens wird sehr stark von der Belastung, d.h. von
den auf den Knochen wirkenden Spannungen beeinfluft. Bei zu hoher oder
zu niedriger Last bildet sich der Knochen zuriick. Deshalb kann sich ein
groper Unterschied zwischen dem Elastizitdtsmodul des Knochen und der
Platte hemmend auf den Hellungsprozef auswirken. Das Implantat {ibertrigt
in dem Fall den Hauptantell, zumindest jedoch einen grofen Anteil der
aufgebrachten Last und der Knochen bildet nicht wieder die urspriingliche
Struktur und Festigkeit aus. Man spricht in diesem Fall von ‘stress
shielding'. Auch kénnen an den Enden der Platte oder an den
Verankerungen iiberhhte Spannungen auftreten, die 2zum Bruch des
Knochens fithren. Woo (1981) berichtet von alternativen Implantaten aus
kohlenstoffaserverstirktem Polymethylmethakrylatharz, mit denen im
Tierversuch gute Ergebnisse erzielt wurden. Der Elastizitdtsmodul liegt mit
10-40 GPa deutlich niedriger als bei sonst verwendeten Legierungen.
Andere Komplikationen kénnen durch Bildung von Bindegewebe um das
Implantat (fithrt zu Lockerung) oder Schidigung der BlutgefdBfe zur
Versorgung des Knochens entstehen.

Eine weitergehende Diskussion der Knochenfixierung nach Frakturen erfolgt
z.B. bel Uhthoff (1980).
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3.1.2 Bandersatz

Wenn nach einem kompletten Binderrif die Enden nicht innerhalb relativ
kurzer Zeit wieder zusammengeniht werden, neigen sie zur Atrophie. Zur
Spidtversorgung bieten sich beli den dann verkiirzten Bindern die
Verwendung von alloplastischem Material an. Klinisch wurden Dbislang
verschiedene Materialien, hauptsichlich am Knie—~ und Sprunggelenk

eingesetzt.

Trevira, ein gewebtes Polyesterband aus Polydthylenterephtalat, weist
"enorme Reissfestigkeit" auf (Contzen 1983). Die B4nder bestehen aus 60
Faden mit jeweils 200 Einzelfilamenten. Fiir ein gewebtes Band von 10 mm
Breite wurden Zugkridfte von iber 3600 N und eine Bruchdehnung von
11,15% gemessen. Auch PTFE Gore—Tex wird als Dauerimplantat eingesetzt.
An 6,5 mm breiten BiAndern wurde eine Reipfestigkeit von 2770 N ermittelt
(Bolton u. Buchman 1983).

Vielversprechende Resultate liefern Kohlenstoffasern. Burri et al. (1981)
berichten iiber eine gute biologische Vertridglichkeit und ein Verwachsen
des Bindegewebes mit den Kohlenstoffasern. Die Verankerung des Materials
am Knochen erfolgt unter einer Knochenschuppe oder durch einen
Knochenkanal. Um eine ausreichende Elastizitit zu gew#hrleisten, sind die
Fasern unter einem Winkel von 43° miteinander verflochten. Die
Reipfestigkeit hiingt wie bei den anderen Werkstoffen auch von der Anzahl
dér in einem Band verwendeten Fasern ab. Sie betridgt bei einem Band aus
32 Stridngen mit je 3000 Filamenten 2461 £ 238 N (Claes u. Neugebauer
1983). Dies ist etwa dreimal so hoch wie die ReiBfestigkeit natiirlicher
Kniebinder. Allerdings wunterliegen die Eigenschaften humaner Bénder
erheblichen Schwankungen, die z.B. in unterschiedlichem Alter begriindet

sein kénnen (Claes 1983).

3.1.3 Herz- und GefdBchirurgie

Besonders in diesem Bereich bestehen hohe Anforderungen an die
physiologische Vertridglichkeit des Materials. Hierbei steht die Vermeidung
von Thrombosen oder Embolien an erster Stelle. Es sind folgende
Anwendungsgebiete fiir Biowerkstoffe zu unterscheiden: Herzklappenersatz,

GefidPersatz, kiinstliches Herz und Herzschrittmacher.
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3.1.8.1 Herzklappenersatz

Ein Herzklappenfehler kann ein angeborener Defekt sein oder aber nach
einer rheumatischen Erkrankung oder Entziindung auftreten. Von den vier
Herzklappen sind am hé#ufigsten die Mitral- und die Aortenklappe (linke
Herzseite) betroffen. Sie sind dem hdéheren Druck ausgesetzt. Der Defekt
besteht entweder in einer Verengung der Herzklappe (Stenose) oder einer
Verschlupunfihigkeit (Insuffizienz). Im ersten Fall resultiert daraus ein
verminderter Blutdurchflufp und ein Druckabfall, im zweiten Fall kommt es
bei geschlossener Klappe zum ZurtickflieBen von Blut. Dies wird auch
Pendelblut genannt.

Prinzipiell kommen fiir den FErsatz Bioprothesen, d.h. tierisches oder
menschliches Gewebe, und alloplastisches Material in Betracht. Beide
Alternativen werden iIn der Praxis angewandt. Der grofe Vorteil der
Bioprothesen liegt in dem fast normalen Stromungsprofil und in der
besseren Blutvertridglichkeit. In der Regel ist bei diesen Implantaten keine
Antikoagulation, d.h. medikamentdse Behandlung mit gerinnungshemmenden
Mitteln, zur Reduzierung des Thrombose— oder Embolierisikos erforderlich.

Schwachpunkt der Bioprothesen ist ihre Langzeitstabilitdt.

Die erste mechanische Herzklappe wurde 1954 eingesetzt (Williams u. Roaf
1973). Zu den wesentlichen alloplastischen Herzklappen =zihlen die in
Abbildung 3.14 dargestellten Typen.

Lange Zeit wurde die Kugelprothese nach Starr—~Edwards bevorzugt und sie
stellt eine der erfolgreichsten Klappenprothesen dar. Die Kugel bestand
zundchst aus Silikonkautschuk, das sich aber als zu wenig stabil erwies.
Daraufhin wurden hohle Metallkugeln aus Titan, Co-Cr oder Graphit
verwendet. Auch der Rahmen der Prothese besteht gewdhnlich aus Metall
und wird wie die Kugel meist mit pyrolytischem Kohlenstoff beschichtet, um
eine bessere Blutvertriglichkeit zu erreichen.

Alternativ wurden wegen eines geringeren Platzbedarfs Scheibenprothesen
und Scheibenklappen entwickelt. Sie bleten gilnstigere himodynamische
BEigenschaften (Schlosser u. Wink 1981). Auf der anderen Seite neigen sie
zur Thrombusbildung an den Scharnieren oder Aufhdngungen der
Scheibenklappen (Williams u. Roaf 1978a). Es soll hier nicht ndher auf die
verschiedenen Klappentypen eingegangen werden. Eine Ubersicht geben u.a.
Wilson et al. (1984).
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Abb. 8.14: Schematische Darstellung verschiedener Herzklappen
(Schoen 1987)

Die Anforderungen, die an das Material gestellt werden, sind hoch. Jahrlich
miissen etwa 40 Millionen Schliepvorginge durchgefiihrt werden. Wenn man
beriicksichtigt, daP ein Grofteil der Patienten jlinger als fiinfzig Jahre ist,
ist eine Funktionsdauer von mindestens 25 Jahren erwiinscht. Ein zweiter
Klappenersatz ist allerdings vielfach moglich.

Die Vorteile gegeniiber den Bioprothesen liegen in der héheren Lebensdauer
und Funktionsfidhigkeit. Dabei ist aber eine lebenslange, korrekt iiberwachte
Antikoagulation erforderlich (Schlosser u. Wink 1981). Andere Probleme sind
Himolyse (Schoen 1987), d.h. Zerstérung der roten Blutkdrperchen durch
mechanische Einwirkung, und Infektionen (Endokarditis).

3.1.3.2 Kiinstliches Herz

Von besonderer Bedeutung ist die Blutvertridglichkeit der Biowerkstoffe beim
kiinstlichen Herzen. Aufgrund der grofen Fliche von Werkstoffen, die mit
dem Blut in Kontakt stehen, ist das Thrombose-— und Embolierisiko sehr
hoch. Bei den heute bekannten Werkstoffen sind noch immer weitere
Mapnahmen, d.h. medikamentése Behandlung, zur Reduzierung des
Thrombose— und Embolierisikos erforderlich. Die Dosierungen miissen dabei
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so hoch sein, dap es 2zu Blutungen in anderen Organen kommen kann.
Abblildung 3.15 =zeigt die verschiedenen Komponenten eines kiinstlichen
Herzens und die verwendeten Werkstoffe.

GeldBdtinungen:

Pol
Gehause: clyurthan C Ventil:
Biomer mit Dacron-Netz Grapﬁitsubﬂrat,
in Sandwich- B beschichtet mit
Anordnung P

A pyrolitischem Kohlenstoff
L—_:r

Ventilhaiterung:
Titan

\

.innere Oberfliche:
gegossenes Biomer

nt il:
Untenteil Membran:

ggl’x?e‘;g-an Sandwich-Anordnung von
{Pellethan) 7 A vier Schichten Biomer
5 mit Graphit-Zwischenlagen
-
rechte Herzkammer Lutt linke Herzkamemer

Abb. 3.15: Schematische Darstellung eines kiinstlichen Herzens
(Ondracek 1988)

Zu Beginn der Entwicklung wurde oft Silikonkautschuk verwendet, das
jedoch eine zu hohe  Thromboseneigung und eine zu geringe
Wechselfestigkeit aufweist. Weit bessere Resultate werden heute mit
Polyurethanen erzielt. Auch Kohlenstoff wird wegen selner guten
Blutvertriglichkeit bevorzugt eingesetzt.

Problematisch ist neben der werkstofftechnischen Seite auch die Energie-
versorgung. Heute verfiligbare Batterien kdénnen die notwendige Leistung nur
fiir einige Stunden zur Verfiigung stellen, so daB eine externe Versorgung
notwendig ist. Die grépten Erfolgsaussichten haben pneumatische und
elektrische kiinstliche Herzen (Magovern 1986).

Zwar ist die Uberlebensdauer von Patienten mit einem kiinstlichen Herzen
von 1,5 Stunden im Jahre 1958 auf weit #ber 100 Tage gestiegen, doch
elgnet sich das kiinstliche Herz bis heute nur fiir den kurzfristigen
Einsatz, z.B. zur Uberbriickung bei Herztransplantationen.
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3.1.3.3 Herzschrittmacher

Herzschrittmacher helfen bei der Korrektur von Herzrhythmusstérungen und
haben in den letzten 25 Jahren eine beachtliche Entwicklung vollzogen.
Andere Werkstoffe, Fortschritte in der Mikroelektronik und der
Energiequellen brachten eine Gewichtsreduzierung von 180 auf 23 g. Die
friher aufwendige Implantation, bei der die Elektroden auf den Herzmuskel
aufgendht wurden, wurde zum Routineeingriff unter ortlicher Betiubung
(Schmidt 1987).

Als Gehiusematerial werden rostfreie Stdhle (316, 316L) und Co-Cr-
Legierungen, hauptsichlich aber Titan verwendet. Das Elektrodenmaterial
besteht in den meisten Fillen aus einer Pt-Ir Legierung und ist mit
Silastic oder Polyurethan ummantelt.

Man kann zwei Arten von Elektroden unterscheiden. Die eine wird an der
AuPenseite vom Herzen befestigt, wdhrend die andere durch eine Vene ins
Herz eingefiihrt wird. Nach der Implantation kommt es zu einer
Fremdkoérperreaktion und der Bildung einer Bindegewebskapsel um die
Elektrode. Dies bedingt dann zwar eine Spannungserhéhung, um die
Herzkontraktionen auszulésen, fithrt aber gleichzeitig zur notwendigen
Verankerung der Elektrode {(Myers 1982).

Probleme ergeben sich manchmal bei der zu niedrigen Biegewechselfestigkeit
des Elektrodenmaterials. Bei den hohen zyklischen Belastungen Kkénnen

Ermiidungsbriiche zum Versagen des Herzschrittmachers fiihren.

3.1.3.4 GefédPersatz

Gefi4pprothesen werden bei GefdPerkrankungen (z.B. Arteriosklerose, An-
eurysmen), Organtransplantationen oder nach Unfillen eingesetzt. Es
besteht auch hier die Moglichkeit, biologische Prothesen zu verwenden,
doch haben sich die alloplastischen Materialien durchgesetzt (Miiller—Wiefel
1986).

Nach Versuchen mit verschiedenen synthetischen Werkstoffen haben sich
nur Teflon und Dacron bewdhrt (Rocko u. Swan 1981). Prothesen mit einer
kohlenstoffbeschichteten Oberfliche sind klinisch bisher ohne Bedeutung.
Die Erfahrung hat gezeigt, daPp porfése Implantate die besten Resultate
liefern. Vor der Implantation wird das primir blutdichte Material "durch
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Impriagnierung mit Patientenblut" abgedichtet (Miiller-Wiefel 1986).
AnschlieBend wird das Innere der Prothese durch Gewebe, das durch die
Maschen des Implantates wichst, und Blutzellen ausgekleidet, es kommt zur
"Ausbildung einer mehr oder weniger glatten sog. Neointima." Je nach zu
ersetzendem Gefidf, Durchmesser und Stromungsgeschwindigkeit des Blutes
variiert die optimale Porengrope. Neben der moglichst hohen
Thromboseresistenz der Werkstoffe sind die mechanische Stabilitdt, die
Elastizitdt und die Flexibilitdt der Gefifprotli:esen von Bedeutung. So muf
das Material dem Blutdruck standhalten, ochne daf es zu einem Aneurysma
kommt. Dies war bisweilen ein Schwachpunkt bei den ersten Dacron und
PTFE Prothesen. Die Implantate miissen zudem ausreichend flexibel sein, um
Abknickungen beim Ubergang von Gelenkbeugen und eine damit
einhergehende Thrombosegefahr zu vermeiden. Auch am Ubergang von der
Prothese zur korpereigenen Arterie ist das Dehnungsverhalten wichtig.

Zur Erhéhung der Flexibilitdt wurden Dacron Implantate mit einer
"harmonikartigen Féltelung", auch “Crimping' genannt, versehen (Miller-
Wiefel 1986). Zur Herstellung dieser Prothesen werden extrudierte Fidden
aus Polydthylenterephtalat in verschiedenen Mustern verwebt, von denen
beispielhaft zwei Moglichkeiten in Abbildung 8.16 dargestellt sind.
(Chrétien 1986, Pourdeyhimi u. Wagner 1986).

Abb. 3.16: einfache gewebte Struktur und Standard-Jerseymuster
(Pourdeyhimi u. Wagner 1986)

Bel den PTFE Prothesen wird oft das portse Gore-Tex verwendet. Zum
Schutz gegen Abknicken werden sie durch dicht aufeinander folgende
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Einzelringe verstidrkt, die 2zudem Schutz vor &duferem Druck auf das

Implantat bieten.

3.2 Ophtalmologie

Fir beinahe jeden Bereich bzw. jede Funktion im Auge (Abb. 3.17) wurde
bislang ein Ersatz oder eine Modifikation durch Biowerkstoffe realisiert. Es
lassen sich fiinf Komplexe unterscheiden:

intraokulare Kunstlinsen

Kontaktlinsen

1

Keratoprothesen

Implantate zur Behandlung von Netzhautabldsungen und Glaukomen

Rekonstruktive Chirurgie zur Wiederherstellung von Trénenkanal,
Orbita (Augenhodhle) etc. .

Glaskorperraum, 2 = Corpus ciliare u. M.ciliaris,
Zonula, 4 = Linse, 5 = Conjunctiva bulbi,
Kammerwinkel, 7 = hintere Augenkammer,
vordere Augenkammer, 9 = Iris, 10 = Cornea,
11 = Ora serrata, 12 = Zentralgefdfie, 13 = Sehner-
venscheiden, 14 = Sehnerv, 15 = Papille, 16 = Fovea
centralis, 17 = Netzhaut, 18 = Aderhaut, 19 = Sklera

non

DO LI -

Abb. 3.17: Aufbau des Auges (Pschyrembel 1982)

In den meisten Féillen kommen hierzu Polymerwerkstoffe zum Einsatz,
manchmal auch keramische Werkstoffe. Bei den meisten dieser Anwendungen
sind im Gegensatz zu anderen Einsatzgebieten die optischen Eigenschaften

von Implantatwerkstoffen sehr wichtig.
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3.2._1 Intraokulare Linsen

Eine Linsenimplantation kann infolge einer Triibung der natlirlichen Linse
(grauer Star, Katarakt) erforderlich sein. Zwar kann auch durch eine
Entfernung der getriibten Linse in Kombination mit einer sogenannten
Starbrille das Sehvermdgen wiederhergestellt werden, doch sind damit
Nachteile wie vergroBerte Abbildungen, Verlust des binokularen Sehens,
Entstehen von Doppelbildern oder Elnengung des Gesichtsfeldes verbunden
(Scheiffarth 1983).

Die ersten Versuche einer Linsenimplantation fithrte Ridley 1949
(Hinterkammerlinse) mit Plexiglas durch (Polack 1982). Doch waren die
Resultate dieser Operationen in den ersten Jahren auch in anderen Lindern
wenig ermutigend. Folgen waren u.a. Irisatrophie und Dislokation der
intraokularen Linse nach hinten in den Glaskdérper (Scheiffarth 1983).
Verbesserte Operationstechniken und Implantatformen fithrten im Laufe der
Zeit zu immer weniger Komplikationen, so daf mittlerweile bel 80 % aller
wegen einer Linsentriibung operierten Patienten eine Plastiklinse eingesetzt
wird.

Bis heute ist aufgrund seiner vollstindigen Durchlissigkeit fiir natilirliches
Licht, des spezifischen Gewichts, der Wasserunldslichkeit, der chemischen
Bestidndigkeit, des Brechungsindexes etc. Polymethylmethakrylat der
Werkstoff der Wahl. Fiir die Verwendung in diesem Bereich darf das Material
keine Additive und nur einen geringen Gehalt an Monomeren aufweisen. Da
PMMA nicht heip sterilisiert oder bestrahlt werden darf, wird es
normalerweise chemisch sterilisiert (Refojo 1982).

3.2.2 Kontaktlinsen

Die ersten Kontaktlinsen aus Glas konnten nur fiir wenige Stunden
eingesetzt werden, wihrend die weichen Linsen aus Hydrogel heute dauernd
wihrend vier bis sechs Monaten getragen werden koénnen. Auf die
Kontaktlinsen aus Glas folgten etwa um 19560 PMMA-Linsen. Diese, auch als
sogenannte harte Kontaktlinsen bezeichnet, werden heute noch verwendet.
Die gute physlologische Vertriglichkeit hatte man im zweiten Weltkrieg
entdeckt, als Bruchstlicke zerstbrter Flugzeugkanzeln aus Plexiglas, die zu
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Augenverletzungen der Piloten gefiihrt hatten, vom Gewebe toleriert wurden
(Tighe 1983).

Ein Vorteil der harten gegeniiber den weichen Linsen ist nach Refojo
(1982), dap mit lhnen bestimmte Félle von Astigmatismus besser korigiert
werden koénnen. Dennoch wird sich bzw. hat sich die weiche Kontaktlinse
durchgesetzt, da sie {iber eine wesentlich gropere Sauerstoffpermeabilitit
verfiigt. Normalerweise entnimmt die Hornhaut (Cornea) den fiir den
Metabolismus notwendigen Sauerstoff der Umgebungsluft. Bei Kontaktlinsen
wird die Sauerstoffversorgung durch Diffusion durch die Linse und
Sauerstoff, der in der Trédnenfliissigkeit geldst ist, ermdglicht. Bei zu
geringer Versorgung kann es zu einem Schwellen der Cornea und Eintriibung
kommen. Zwar sieht auch das Design neuerer harter Linsen eine
Sauerstoffdiffusion durch die Linse vor, doch sind diese Linsen in der Regel
nur filr den Gebrauch widhrend des Tages geeignet.

Silikonkautschuk weist von allen potentiellen Linsenwerkstoffen die hdchste
Sauerstoffpermeabilitdt auf, ein Problem ist jedoch die schlechte Benetzung
durch den Trﬁnenfiim. Es kommt zu stirkeren Ablagerungen als bel den
anderen Materialien.

Kontaktlinsen aus Hydrogel sind in der Regel komfortabler zu tragen und
leichter anzupassen als andere, aber zugleich anfélliger fiir Beschidigungen
und bediirfen mehr hygienischer Pflege. Mit zunehmendem Wassergehalt und
abnehmender Dicke steigt die Durchlédssigkeit fir Sauerstoff. Dies gilt es
gegeniiber sinkender Lebensdauer und entsprechenden Kosten abzuwéigen.

3.2.3 Keratoprothesen

Bei einer getriibten Hornhaut wird oft mit gutem Erfolg tranéplantiert. In
schwereren Fillen (starke chemische Verbrennungen) sind jedoch auch schon
Implantationen vorgenommen worden. lhre Zahl ist relativ gering und sie
sind mit einer hohen Komplikationsrate behaftet. Dennoch kann - wenn fir
eine Transplantation schlechte Aussichten bestehen - dieser Eingriff
helfen. Hauptsichlich wird hierzu PMMA verwendet. Es treten immer wieder
AbstoBungserscheinungen auf, die Refojo (1982) nicht mit einer
Unvertridglichkeit des Materials begriindet, sondern mit der Tatsache, daB
das Implantat nicht vollstéindlg im Gewebe eingebunden ist. Versuche mit
Knochenmaterial zur Fixierung des PMMA fiihrten zur Entwicklung von
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Keratoprothesen aus Al203 (Polack u. Heimke 1980, Heimke u. Polack 1983).
"Die Hornhautprothese besteht aus einer Haltescheibe aus Al203—Keramik
mit einem AuPendurchmesser von 6 mm und einer zentralen Perforation mit
3 mm Durchmesser.." Der optische Zylinder, ein Korundeinkristall, "..hat
eine Brechkraft von 60 Dioptrien und ist 9 mm lang." Die Haltescheibe ist
in der Mitte etwa 1 mm dick und wird zum Rand hin diinner. Abbildung

3.18 zeigt ein derartiges Implantat der Fa. Friedrichsfeld.

Abb. 3.18: Keratoprothese der Fa. Friedrichsfeld

3.2.4 Implantate zur Behandlung von Netzhautablésungen und Glaukomen

Bei der AblIOsung der Netzhaut kommt es zum Verlust ihrer Licht-
empfindlichkeit. Zur Befestigung kann man einmal fliissiges Silikon
intraokular injizieren, um so die Retina wieder an die Aderhaut zu driicken.
Allerdings kommt es bei dieser Methode hiufiger zu Spitkomplikationen
(z.B. Glaukom), so dap man momentan dazu neigt, das Material nach drei
oder vier Monaten oder nach erfolgter Netzhautbefestigung wieder zu
entfernen (Refojo 1986). Eine zweite Moglichkeit besteht darin, die
Lederhaut zu umwickeln oder durch ein Implantat nach innen zu biegen und
so wieder einen Kontakt mit der Netzhaut herzustellen. Hierfiir kommen
Hydrogel, Polydthylen oder Silikonkautschuk in Frage. Als Nahtmaterial wird
Nylon gewéihlt.

Bei Glaukomen, d.h. erhdhtem Augeninnendruck, kann oft durch Medikamente

oder eine Operation der Uberdruck beseitigt werden. In den seltenen Fillen,
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in denen dies keinen Erfolg bringt, kann die Implantation einer Kanille aus
Silikonkautschuk den Druck mindern. Oft ist dies nur kurzzeitig moglich
und gelangt mit zunehmender Ausbreitung einer Bindegewebsschicht zum
Stillstand.

3.2.6 Wiederherstellung von Trinenkanal und Orbita

Bei Verschlup des Trénenkanals wird normalerweise durch einen
kurzfristigen Einsatz wvon Polyidthylen- oder Silikonkaniilen die
Rilckbildung oder Neuformation erleichtert.

Orbita Implantate zum Ersatz des Auges sind aus PMMA oder Teflon. Zur
Wiederherstellung von Knochenpartien der Augenhéhle (z.B. Orbitaboden
nach Frakturen) haben sich Teflon oder Keramik wie beispielsweise

Hydroxylapatit bewéhrt.

3.3 Otolaryngologie

Verschiedene alloplastische Materialien filhren in der Mittelohrchirurgie zur
Horverbesserung. Die ersten Tympanoplastiken wurden Anfang der 50er
Jahre entwickelt. Es soll damit nach elner chronisch-entziindlichen
Erkrankung "ein nach aupen hin geschlossenes, entziindungsfreies und gut
beliiftetes Mittelohr" wiederhergestellt und die Gehérknéchelchenkette
wieder aufgebaut werden (Jahnke 1982). Dies ist einerseits mit
kdrpereigenem Gewebe mbglich, andererseits werden auch Biowerkstoffe
verwendet. Die ersten Versuche mit alloplastischem Material wurden mit
Kunststoffen (Polyithylen, Teflon) durchgefiihrt, doch kam es hdufig zu
AbstoBungen. Es wurden dann ab etwa 1970 neue Prothesentypen,
~sogenannte TORPS und PORPS (total und partial ossicular replacement
prothesis) entwickelt. Sie waren aus Polydthylen und Teflon und mit
Kohlenstoff beschichtet. Doch auch hierbei war die AbstoBuhgsrate hbéher
als 10 %. Bessere Erfolge wurden in Europa mit Al:03 und TCP-Implantaten
erzielt. Letztere bewdhrten sich ebenfalls bei der Wiederherstellung des
Gehdrganges (Zbllner et al. 1983a). Abbildung 3.19 zeigt einige
Mittelohrimplantate aus hochreiner Aluminiumoxidkeramik.
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Abb. 3.19: Mittelohrimplantate aus Alz0z (Fa. Friedrichsfeld)

In den USA hat sich eine andere Entwicklung ergeben. Dort sind Proplast
und Plastipore fiir die Tympanoplastik beliebter. Plastipore ist ein
Polyathylen (HDPE) mit etwa 35 % Porositdt und einer Porengrofe von
25 um.

Eine umfassende Ubersicht der in der Otologie verwendeten Biomaterialien

hat Grote (1984) herausgegeben.

Andere Einsdtze von Biowerkstoffen in der Otolaryngologie betreffen
Stiitzgeriiste in der Trachealchirurgie, Nasenimplantate oder Rekon-
struktionen der Frontobasis, d.h. der Schidelbasis im Bereich der
Nasennebenhdhlen.

Bei Verengungen der Luftréhre (Trachea) z.B. durch einen komprimierenden
Tumor wurden Stiitzgerliste aus Al20s mit Erfolg eingesetzt (Weerda et al.
1984, Zollner et al. 1983). Die Implantate zur Aufspannung der
Trachealwidnde sind perforierte Ringe oder Spangen (180° oder 220°-
Segment) mit einem Innendurchmesser von 21 mm, einer Wandstdrke von 2

mm und einer Héhe von 5 mm.

Abb. 3.20: Trachea Stiitzringe aus Al20s
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Bei plastischen Operationen am Nasenseptum wurden von Godbersen (1985)
zur besseren Fixierung der reponierten Scheidewand Stiitzen aus Alz03
verwendet. Das Implantat wird mit einem etwa 6 mm langen Haltestutzen
mit einem Durchmesser von max. 2,5 mm im Knochen verankert und hilt
das Nasenseptum in einer 2 mm breiten und 7 mm langen Rinne. Um ein

Einwachsen des Gewebes zu ermdglichen, ist es mit Bohrléchern versehen.

Zur Rekonstruktion von Knochendefekten haben sich Al20s, Tricalcium-
phosphat oder Glaskeramik bewidhrt. Jahnke (1980) und Mang (1984)
berichten {iber verschiedene Fille, in denen auch grépere Defekte nach
Trimmerfrakturen oder Tumorentfernung mit gutem Erfolg korrigiert wurden.

3.4 Sonstige Anwendungen

Weitere Anwendungen bestehen beipielsweise in der Urologie in Form
kiinstlicher Harnleiter (Tdlle 1985). Hierpei kommen Polyurethean, Silikon
und PVC zum Einsatz (Maar u. Stosch 1982).

In der plastischen Chirurgie wird hiufig Silastic in verschiedenen Formen,
z.B. mit einer schwammartigen Struktur, als Block oder auch zur Injektion,
verwendet. Auch Dacron findet oft in einer vorgeformten netzartigen
Struktur Verwendung (Leake 1982). Bei groperen Defekten, z.B. bei
Schidelplatten, sind rostfreie Stdhle, Co-Cr Legierungen oder Tantal
benutzt worden.

Ein breites Anwendungsgebiet stellt auch chirurgisches Nahtmaterial dar.
Oft benutzt man hierzu - ob als resobierbares oder nicht resorbierbares

Material - Polymerwerkstoffe.
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4. Biokompatibilitat

Der Begriff der Biokompatibilitdt wurde auf der ‘Consensus Conference on
Definitions in Biomaterials' in Chester 1986 (Williams 1987b) von der
Europdischen Gesellschaft fiir Biowerkstoffe folgendermaPBen definiert:

"'The ability of a material to perform with an appropriate

host response in a specific application.’
Da  kein Werkstoff ein fiir alle Einsatzgebiete im menschlichen Korper
geeighetes Verhalten aufweist, 14pt sich die Biokompatibilitdt eines
Materials nur unter gleichzeitiger Nennung seines Einsatzgebietes angeben.
Jedes Material wird im Korper eine Reaktion - wenn auch unter giinstigen
Umstinden nur eine minimale - hervorrufen.
Man mup bei dem Komplex der Korpervertridglichkeit unterscheiden zwischen
den Reaktionen von menschlichem Gewebe (auch Blut) auf das Implantat
und den Verdnderungen des Implantatwerkstoffes aufgrund des aggressiven
Kérpermilieus. Der zweite Punkt wird unter dem Begriff Korrosion und
Degradation von Biowerkstoffen behandelt werden.
Nach Williams (1986) sind bei den Reaktionen des menschlichen Gewebes
auf das Implantat folgende Erscheinungen/Bereiche zu beobachten:

1. Vorginge, die sich in den ersten Sekunden und Minuten nach dem
Kontakt des Materials mit dem physiologischen Gewebe abspielen
2. Lokale Gewebereaktionen gegentiber dem Material

3. Systemische Korperreaktionen auf das Implantat.

In den meisten Fillen erweist sich die lokale Gewebereaktion als
ausschlaggebend fiir die Vertrdglichkeit eines Implantétes. Gleichwohl
konnen in einigen Fillen systemische Reaktionen die Lebensdauer einer
Endoprothese begrenzen. |

Wédhrend die lokalen Dbiologischen Effekte abhidngig sind von den
Grenzflichenreaktionen bzw. der Geschwindigkeit der Grenzflichenreaktionen
und der Dbiologischen Aktivitit der Reaktionsprodukte, werden die
systemischen biologischen Effekte zusitzlich durch die Geschwindigkeit bzw.
den Mechanismus des Transports der Reaktionsprodukte im lymphatischen
System oder im Blutkreislauf bestimmt.

Bel der Auswahl von Implantatwerkstoffen milssen an diese als
Grundbedingungen bestimmte Anforderungen gestellt werdeh. Sie sollten
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weder Kkrebserregend sein noch toxische, allergische oder miBbildende
Wirkungen zeigen. Die Reaktionen des Immunsystems sollten so gering wie
moglich gehalten werden. Weiterhin muf die Bildung von Thrombosen und
Embolien - obwohl das Thromboserisiko generell durch das Einbringen eines
Implantates stark ansteigt — verhindert werden. Auch darf die Veridnderung

oder Zerstérung der Formelemente des Blutes nur minimal sein.

Als weitere Erschwernis kommt hinzu, dap je nach Einsatzgebiet diametral
entgegengesetzte Eigenschaften der Biowerkstoffe gefordert sein kdnnen.
Wihrend  Endoprothesen mit groper statischer und dynamischer
Beanspruchung wie z.B. beim Hiiftgelenkersatz eine méglichst gute Haftung
am Implantat -~ Gewebe Ubergang voraussetzen, mup beim Einsatz von
kiinstlichen Herzklappen die Adh#dsion von Blutbestandteilen vermieden

werden.

Zur weiteren Behandlung wird dieses Thema - obwohl die Unterschiede

sicher nicht so deutlich sind - in zwei Komplexe eingeteilt:

1. Blutvertrédglichkeit von Implantaten
2. Gewebevertridglichkeit von Implantaten

Denkbar wéire auch eine nochmalige Unterteilung in Implantate zum Ersatz
von Hartgewebe (z.B. Knochen) und Implantate zum Ersatz von weichem
Gewebe oder eine Unterscheidung nach der Verweildauer im Korper - wie
dies von manchen Autoren vorgenommen wird. Fiir die hier diskutierte

Problemstellung ist obige Systematik jedoch ausreichend.

4.1 Blutvertriaglichkeit
4.1.1 Zusammensetzung des Blutes

Blut besteht normalerweise zu etwa 55 Vol.% aus Blutplasma (Pschyrembel
1982), das sich aus Eiweipkdrpern (Albuminen, Globulinen und Fibrinogen),
Wasser, anorganischen Salzen und Transportstoffen (Kohlenhydrate, Fette,
Immunkdrper, Enzyme etc.) zusammensetzt.

Die anderen 45 % des Blutes sind Formbestandteile bzw. Blutkérperchen:

Erythrozyten, Leukozyten und Thrombozyten.
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Blutplasma + BlutkOrperchen
I
l [ 7
rote Blutkérperchen/ weipe Blutk./ Thrombozyten
Erythrozyten Leukozyten

Abb. 4.1: Zusammensetzung des menschlichen Blutes

Die Erythrozyten (rote Blutkérperchen ¢ =~ 7,5 um) enthalten Hamoglobin,
durch das der Sauerstoff- bzw. der Kohlendioxidtransport zwischen der
Lunge und dem ibrigen Kérpergewebe aufrechterhalten wird.

Die Bildung der roten Blutkérperchen erfolgt im Knochenmark. Ihre mittlere
Lebensdauer betrdgt wunter normalen Umstidnden 120  Tage. Das
darauffolgende Absterben der Erythrozyten bezeichnet man als Himolyse.
Verschiedene Ursachen, so unter anderem auch mechanische Einwirkungen,
kénnen zu einer friihzeitigen Zerstdérung der Erythrozyten fithren unter
gleichzeitiger Freisetzung des Himoglobins. Hierdurch kann das normale
Verhéltnis zwischen Produktion und Destruktion der Erythrozyten aus dem
Gleichgewicht geraten. Deshalb ist diesem Punkt z.B. bei der Konstruktion
von kiinstlichen Herzen, Herzklappen oder Herz-Lungen Maschinen besondere
Aufmerksamkeit zu widmen.

Bei den Leukozyten unterscheidet man zwischen Granulozyten, Monozyten
(Phagozyten) und Lymphozyten. Wihrend die ersten beiden Gruppen im
Knochenmark gebildet werden, entstehen die Lymphozyten im lymphatischen
System. Sie sind fiir die Immunabwehr verantwortlich. Granulozyten
bestehen aus eosinophilen, basophilen (enthalten gerinnungshemmende

Substanzen) und neutrophilen (Phagozyten) Blutkdrperchen.

Unter dem Begriff Phagozyten fapt man Zellen zusammen; die Bakterien,
kleinste Fremdkorper, Mikroorganismen etc. aufnehmen und verdauen
kdnnen. Der Vorgang der Phagozytose ist schematisch in Abbildung 4.2
dargestellt:
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Bakterium

. 3. Fusion von
Lysosomen und
Phagocyt anderen Granula
- mit Phagosom Sekundares

Lysosom

1. Anlagerung l

- 4. Abtétung und
Abb:
2. Aufnahme Baktaetigsfs
(Phagocytose:
Bildung eines

Phagosoms)

@ s

Abb. 4.2: Schema der Pagozytose durch einen Phagozyten (Jungermann u.
Mohler 1980, S. 626)

Bei Verletzungen sind hauptséchlich Thrombozyten (¢ = 2pm) an der
Himostase beteiligt. Durch sie kdnnen Substanzen aktiviert werden, die die
Blutgerinnung verursachen bzw. beschleunigen. Den Thrombozyten kommt bei
der Betrachtung von Implantatwerkstoffen unter dem Gesichtspunkt der
Blutvertriglichkeit bzw. Verringerung von Thrombose~ und Embolierisiken

eine grope Bedeutung zu.

4.1.2 Hamostase

Bevor der Einflup von synthetischen Materialien auf den Blutkreislauf
behandelt wird, sollen zun#ichst die sich bei der Himostase abspielenden
Vorgénge ohne den Einflufp von Implantaten geschildert werden.

Der Vorgang der Blutstillung oder Hidmostase beruht im wesentlichen auf
der Adhédsion und Aggregation von Thrombozyten und der Blutgerinnung.
Unter normalen Umstidnden, bei unverletzten Gefdpen, zirkulieren die

Thrombozyten im Blut, ohne aneinander oder an der Endothelschicht der
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Blutgefidfe zu haften. Sollten hin und wieder Plattchenthromben auftreten,
so kdnnen diese von Leukozyten abgebaut werden. '

Kommt es nun zu elner Verletzung des Gefdpes z.B. infolge eines Schnittes,
s0 haften die Thrombozyten an der Schnittstelle wie auch an der verletzten
inneren endothellosen GeféBwand (Williams 1986). Dabei werden
verschiedene Substanzen - wie z.B. Adenosin Diphosphat (ADP) - die zur
weiteren Ansammlung von Blutpldttchen fithren, freigesetzt. Durch die
Haftung untereinander wie auch am freigelegten Kollagen bilden die
Thrombozyten einen Pfropfen, der vor weiterem Blutverlust schiitzt und den
Heilungsprozep einleitet.

Gleichzeitig und unterstiitzend wird die Blutgerinnung ausgeldst, an deren
Ende die Umwandlung von Fibrinogen in Fibrin steht (Jungermann u. Méhler
1980). Diese Bildung und Polymerisation von Fibrin ist der letzte Schritt
einer ganzen Kette von Reaktionen wie sie in Abbildung 4.3 dargestellt

sind:

THROMBOZYTEN
ADHASION UND
AGGREGATION

|

TEMPORARER
THROMBOZYTEN
THROMBUS

!

PHOSPHOLIPIDE

GEWEBE~
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i /

KONTAKT-
AKTIVIERUNG

\\INTRINSISCHER
*\ MECHANISNUS

R e XU

-

-

L TR A

PROTHROMBINASE.

-
-
-

&«
PROTHROM~
BIN ~——=-3 THROM~
- BIN
&~ '
PIBRINOGEN

4
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FIBRIN
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\/

FERMANENTER
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Abb. 4.3: Ablauf der Blutgerinnung (intrinsischer und extrinsischer
Mechanismus — Szycher 1983)

Am Ende dieser Reaktionen bildet sich ein Thrombus aus. Wie aus obiger
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Abbildung ersichtlich ist, konnen  verschiedene  Mechanismen  der
Blutgerinnung unterschieden werden. Das eXxtrinsische System fiihrt {iber
Substanzen, die bei der Zerstérung von Gewebe freigesetzt werden (z.B.
Kollagen, Lipide) zur Aktivierung des Faktors X. Die Ausbildung eines
Thrombus infolge des Kontaktes zwischen Blut und Gewebe erfolgt in
weniger als 10 Sekunden. Neben der Thrombozytenadhidsion mit der
Freisetzung von Phospholipid kann durch Kontaktaktivierung von Faktor XII
am Kollagen der intrinsische Mechanismus ausgeldst werden. In Tabelle 4.1
sind die an dem kaskadenartigen Prozef der Blutgerinnung beteiligten

Proteine zusammengestellt.

Faktor Name
I Fibrinogen
11 Prothrombin
111 Thromboplastin
A Accelerin
VII Proconvertin
IX Christmas—Faktor
X Stuart-Faktor
X1 Plasma-Thromboplastin
XI1I Hageman Faktor

Tab. 4.1: Blutgerinnungsfaktoren (Jungermann u. Mdhler 1980)

Nachdem die Thrombozyten ihre Funktion erfiillt haben, d.h. die Blutung
gestillt worden ist, wird der Thrombus durch Phagozytose abgebaut. Auch
das Fibrin wird im Rahmen der Fibrinolyse in ldsliche Spaltproc_lukte zerlegt
und abgebaut.

Unter normalen Verhidltnissen spielen sich die Vorgdnge Blutgerinnung und

Fibrinolyse gleichzeitig und im Gleichgewicht ab.

4.1.3 Reaktion des Blutes auf synthetische Materialien

Bei Kontakt von Implantatwerkstoffen mit Blut adsorbieren an der
Werkstoffoberfliche Proteine und andere Blutbestandteile. Die

Adsorptionsprozesse vollziehen sich - wenn auch in unterschiedlicher
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Stirke - auf jeder synthetischen Oberfliche im Blut, unabhiingig davon, ob
es sich um anerkannt thromboseresistente oder thrombosetrichtige
Werkstoffe handelt. Beeinfluft werden diese Vorginge durch die
physikalisch-chemischen Eigenschaften des Materials wie der Rauhigkeit,
der Oberflachenenergie, der chemischen Struktur, elektrischen
Eigenschaften, auslaugbaren Bestandteile oder der Kristallstruktur (Sawyer
1964, Sawyer et al. 1965, Baler 1970, Baier et al. 1971, Baier 1972). Doch
auch enzymatische Einfliisse, hdmatologische Eigenschaften und
hamorheologische Zustandsbedingungen sind von grofer Bedeutung.

Die sich Dbildende Proteinschicht kann nicht als Passivierungsschicht
angesehen werden. Vielmehr konnen die einzelnen Elemente abgebaut bzw.
durch andere ersetzt werden. Somit ist die Grenzschicht zwischen dem
Festkorper und der Fliissigkeit einer steten Anderung unterworfen.

Die Art und der Aufbau dieser Plasma — Proteinschicht bestimmen aber den
sich anschliefenden Blutgerinnungsprozep und die Thrombozytenaggregation.
Unter den beteiligten Proteinen Albumin, Fibrinogen und § -Globulin
scheint bei verstidrkter Anlagerung von Albumin die Thromboseresistenz am
gropten zu sein. Folgendes Diagramm stellt in vereinfachter Form die

Vorgange dar, die zur Ausbildung eines Thrombus fiihren.

Adhésion/Aktivierung Thromboz./Leukoz. .
—————)

‘ von Thromboz./Leukoz. Aggregation I
Adsorption Thrombus
von Proteinen

] Aktivierung des in- Fibrin l

——
trin./extrin. Mechanismus Polymerisation

Abb. 4.4: Phasen der Thrombosebildung (Szycher 1983)

Hierbei stellt der intrinsische Mechanismus einen der wichtigsten Faktoren
der Blutkoagulation beim Einsatz von Biowerkstoffen dar. Dabei kommt es
infolge der Aktivierung des Faktors XII wihrend der Umwandiung von
Fibrinogen in Fibrin zur Entstehung von Stoffen, die eine besonders hohe
Affinitdt fir Thrombozyten aufweisen. Indem die Thrombozyten sich
anlagern, setzen sie Phospholipide frei, die die Bildung des Thrombus
weiter beschleunigen,



109

Die Thrombozyten erweisen sich als sehr sensitiv fiir die kleinsten
Rauhigkeiten in der Oberfliche eines Werkstoffes und konnen kleine
Thromben bilden, die zu Embolien in anderen Teilen des K&rpers fiihren.

Die besondere Problematik besteht darin, dap dieser Mechanismus unter
normalen Umstidnden lebensnotwendig fiir den Korper ist, indem verletzte
Blutgefife wie mit einem Korken flir den Heilungsprozef verschlossen
werden. Doch ldpt sich dieser Vorgang bei Implantationen nicht regeln, so
dap eine Uberreaktion zZu einer verstidrkten Bildung von
Thrombozytenagglomeraten fiihrt, die dle GefidBe verschliefen kdnnen.
Grundsitzlich bieten sich zwel Ansatzpunkte, durch die man versuchen
kann, das Problem zu beseitigen bzw. seine Auswirkungen zu mildern. Die
erste Moglichkeit, auf die im Rahmen dieser Arbeit nicht niher eingegangen
werden soll, besteht darin, die Gerinnungsfdhigkeit des Blutes durch
Verabreichung verschiedener Medikamente zu reduzieren. Diese Substanzen
wie z.B. Heparin greifen an bestimmten Stellen in den
Blutgerinnungsmechanismus ein, um die Bildung von Fibrin zu unterbinden.
Nachteilig ist in diesem Fall, dap natiirlich nicht nur gezielt das Implantat
und seine Umgebung behandelt werden konnen, sondern insgesamt die
Gerinnungsfihigkeit des Blutes herabgesetzt wird. Deshalb bestehen
Bedenken bei der Anwendung dieser Therapie beispielsweise bei Frauen im
gebérfihigen Alter oder Personen, die aus Dberuflichen Griinden einem
erhéhten Verletzungsrisiko ausgesetzt sind.

Als zwelte Moglichkeit kann man versuchen, die Implantatwerkstoffe so
thromboseresistent wie nur moéglich 2zu gestalten, so dap sich bildende
Thromben im Rahmen der Thrombolyse und Fibrinolyse abgebaut werden

kénnen.

Wie schon zuvor erwidhnt, werden die Adsorptionsprozesse durch
verschiedene Parameter wie die Oberflichenrauhigkeit etc; beeinfluft.
Einige Autoren (Baler 1972, Sawywer 1965) haben nun versucht,
Korrelationen zwischen der Biokompatibilitit und diesen physikalisch-
chemischen Grépen herzustellen. Diese Zusammenhidnge Kkoénnen auch als
Ansatzpunkte zur Herstellung von thromboseresistenten Werkstoffen gesehen
werden. Die wesentlichen in der Literatur bekannten Konzepte sind in
Abbildung 4.5 aufgelistet.
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Abb. 4.5: Konzepte zur Herstellung thromboseresistenter Werkstoffe (Baier
1972)

Auf der linken Seite sind die dem Endothelgewebe zugeschriebenen
Eigenschaften vermerkt. Darunter sind jeweils die Ansitze aufgezeigt, mit
denen man diese Oberflicheneigenschaften zu imitieren sucht. Auf der
anderen Seite des Schaubildes zeigen punktierte Pfeile auf weitere,
allerdings mit geringerer Intensitdt verfolgte Konzepte. Man erkennt, dap
die verschiedenen Gruppen von teilweise sehr unterschiedlichen Ideen zur
Erreichung thromboseresistenter Oberflichen ausgehen.

Filir die Werkstoffkunde lassen sich diese unterschiedlichen Erscheinungen

auf drei Konzepte reduzieren:

a) Oberflichenladung

Nachdem man entdeckt hatte, daB Erythrozyten und Thrombozyten eine
negative Ladung an der Oberfliche aufweisen, lag die Vermutung nahe, dap
auch die Intima negativ geladen Ist. Verschiedene Autoren Kkonnten eine
Abhéngigkeit zwischen der H#ufigkeit und Stidrke der Thrombusbildung und
dem Potential bzw. der Potentialdifferenz aufzeigen.

So erweist sich beispielsweise eine positiv geladene Implantatoberfliche als
sehr thrombosetréchtig. Ebenso kann durch eine negativ geladene Elektrode
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in der N3he eines verletzten Blutgefé‘nBesk eine  Thrombosebildung
unterbunden oder doch deutlich verringert werden. Metalle wie Silber oder
Platin bilden ein positives Grenzfldchenpotential und fiihren schnell zum
Verschlup von Blutgefifen, widhrend sich bei Metallen wie Eisen, Aluminium
oder Magnesium ein negatives Potential ausbildet und so zu einer
wesentlich lingeren und hoéheren Durchlissigkeit der Gefdpe fiihrt (Sawyer
et al. 1967).

Daf die unter diesem Aspekt gebotene Verwendung von unedleren Metallen
fiir Implantationen im Gegensatz steht zu dem Wunsch nach méglichst
geringer Korrosion sei hier nur am Rande bemerkt.

Verschiedene Autoren, so u.a. Black (1981), rdumen diesem Konzept wenig
Erfolgsaussichten ein, da sich die Kontrolle des Grenzflidchenpotentials in
der Praxis als schwierig erweisen diirfte. Unter Umstinden miifte zur
Aufrechterhaltung des Potentials zusédtzlich eine Spannungsquelle

implantiert werden, was eine unndotige Komplikation darstellen wiirde.

b) Oberflichenstruktur

Andere Versuche, die Endothelschicht der BlutgefidBe nachzuahmen, fiihrten
bei Endoprothesen fiir Blutgefdpe oder kiinstliche Herzklappen zur
Herstellung von sehr glatten Oberfldchen. Es sollen dadurch Thromben, die
auf eine mechanische Verankerung zuriickzufithren sind, vermieden werden.
Umgekehrt moéchte man bei Implantaten, die mit einer groferen Last
beaufschlagt werden, durch eine bewuPt mit grofer Rauhigkeit gestaltete
Oberfliche ein Dbesseres Einwachsen des umgebenden Gewebes und damit
eine bessere Verankerung des Implantates erreichen. Dies wurde bereits in

einem fritheren Kapitel ndher erldutert.

¢) Oberflichenenergie

Als dritter Parameter, der filir die sich an der Implantatoberfldche
abspielenden Vorginge entscheidend ist, sind die Oberflichenenergien der
beteiligten Stoffe bzw. die Grenzflichenenergie zZu nennen. Baier (1972) hilt
die Oberflichenenergien fiir den maPBgeblichen Faktor. Beeinflupt wird diese
Grope sicher auch durch die oben genannten Punkte; der genaue
Zusammenhang dieser Faktoren ist aber nicht geklirt. Bekannt ist
beispielsweise, daf geladene gegeniiber ungeladenen Werkstoffen eine héhere
Oberflichenenergie aufweisen.

Zur Beschreibung des Oberflichenzustandes von Implantatwerkstoffen wurde
allerdings bislang wegen der schwierigen experimentellen Bestimmung nicht
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die  Oberfldchenenergie sondern die kritische Oberflichenspannung
verwendet. Letztere 14Bt sich wesentlich einfacher bestimmen (Zisman
1964). Durch verschiedene Benetzungsversuche mit einer Reihe von
homologen Fliissigkeiten auf dem zu untersuchenden Material kann in einem
Diagramm der Zusammenhang zwischen dem Benetzungsverhalten, d.h. dem
Benetzungswinkel und den Oberflachenenergien der fliissigen Medien
dargestellt werden. Die ExXxtrapolation dieser cos © - y v Geraden liefert
im Schnittpunkt mit cos © = 1 die entsprechende kritische Oberflichen-
spannung.

Anders ausgedriickt heift das, eine Fliissigkeit mit dieser hypothetischen
Oberflichenspannung wiirde den Werkstoff gerade vollstindig benetzen.
Zisman hat nach dieser Methode hauptsichlich Polymere untersucht.

1.0 v Tis
-130
o Polyathyl
olydathylen
yathy Jdas
)

. 60 __
O o -
[’

b o]
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2+
O} ~90
-2 ! { ! | 1 { |

20 30 40 50 ‘60 70 80
Oberflichenspannung (20 °C) [mJ/m?}

Abb. 4.6: Beispiel fiir ein ‘Zisman-Diagramm' (Zisman 1964)

Die Benetzungsversuche kdonnen =z.B. nach der Methode 'des liegenden
Tropfens ausgefithrt werden. Ausgehend von der Young-Dupré Gleichung

Ysv = ¥Ya + ¥yiv cOS ©
mit
Y sv = - Oberflichenenergie fest — gasférmig
¥ sl = Oberflichenenergie fest - fliissig
Ywv = Oberflichenenergie flilssig -~ gasformig
© = Benetzungswinkel

kénnen der Benetzungswinkel und die Oberflichenspannung des fliissigen



113

Mediums angegeben werden. Die folgende Abbildung verdeutlicht den

Zusammernhang der Oberflichenenergien am liegenden Tropfen.

Yiv

Ysi

- © ‘st |

Abb. 4.7: Darstellung von Benetzungswinkel und Oberflichenenergien am

liegenden Tropfen

Um einen mdéglichst thromboseresistenten Werkstoff auswdhlen Dbzw.
herstellen zu koénnen, muf die Oberfliche so gestaltet sein, dap die fir die
Blutkoagulation und Thrombozytenaggregation verantwortlichen Stoffe das
Material mdglichst wenig Dbenetzen. Im Idealfall wiirde sich ein

Benetzungswinkel von 180° ausbilden, so dapB geiten wiirde

Ysv = ¥Yst — ¥ lIv.

In verschiedenen Experimenten versuchte man, empirisch eine solche
Oberfldche zu finden.

So erkannte Harrison schon 1968 bei den damals verfligbaren
Gefidfprothesen unterschiedlich starke Ablagerungen bzw. Verschliisse der
Prothesen nach Implantationszeiten von 30 bis 50 Tagen. Die spiter
untersuchten kritischen Oberflichenspannungen dieser Materialien zeigten
eine Korrelation mit den in vivo beobachteten Ergebnissen. Bei Nylon mit
einer fir Polymere relativ hohen kritischen Oberflachenspannung von 46
mJ/m? hatte sich ein kompletter Gefdfverschlup durch angelagertes Fibrin
ergeben, wihrend Teflon (18 mJ/m?) nur eine leichte Fibrinschicht aufwies.
Eine andere Studie kam bei der Untersuchung von Nylon, Dacron, Poly-
propylen und Teflon als Hautersatz zu dem gleichen Ergebnis. Die
Materialien mit den hdchsten kritischen Oberflidchenspannungen, Nylon und
Dacron, wiesen die héchste Adhdsion zum Gewebe auf (Hall et al.).

Weitere Versuche von Bailer (1983) an Vitallium—-Scheiben zeigten, dap nach

Implantationszeiten zwischen 10 und 20 Tagen durch Zugversuche eine
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Trennung von Werkstoff und umgebendem Gewebe vorgenommen werden
konnte. Wurde nun durch eine Glimmentladung die Oberflichenenergie des
Werkstoffes erhoht, so war die Adh#sion zwischen Metall und Gewebe so
stark, dap unter sonst gleichen Bedingungen ein Zerreifen des Gewebes zu
beobachten war.

Aufgrund verschiedener Versuche dieser Art nimmt Baier filir kritische
Oberflichenspannungen im Bereich von 20 - 30 mJ/m? eine minimale
Thromboseneigung an. Der von ihm aus verschiedenen Versuchen zur
Zelladh#ision an synthetischen Materialien abgeleitete Zusammenhang
zwischen kritischer Oberflichenspannung und biologischen Wechselwirkungen
ist in Abbildung 4.8 dargestellt:
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Abb. 4.8: Zusammenhang zwischen kritischer Oberflichenspannung und

biologischen Wechselwirkungen (Baier 1972)
/

Die Zellversuche bestitigen die fritheren Beobachtungen. Auerhalb des
Bereiches von 20 - 30 mJ/m? steigt die Adhisionsneigung stark an. Fir
Anwendungen, bei denen es auf eine gute Haftung ankommt (z.B.
Knochenersatz), sollten nach diesem Konzept mdglichst Werkstoffe mit einer
kritischen Oberflichenspannung von mehr als 40 mJ/m? eingesetzt werden.
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Uber die Grenzbereiche mit niedrigen kritischen Oberflichenspannungen von
weniger als 20 mJ/m? und sehr hohen Werten von mehr als 70 mJ/m2 lassen

sich noch keine verldplichen Aussagen machen.

4.2 Gewebevertriglichkeit

Auch in diesem Abschnitt wird zundchst guf den normalen
Wundheilungsprozep eingegangen, um danach die Unterschiede im Verhalten

des Koérpergewebes gegeniiber Implantaten zu schildern.

4.2.1 Wundheilung

Die Wundheilung infolge einer Verletzung oder auch einer Operation wird
eingeleitet von einer Entziindung, die sich durch Schwellung des
umgebenden Gewebes, R6tung der Haut etc. ausdriickt. In der N&ahe der
Wunde kommt es zu einer Erweiterung der BlutgefidBe und einer je nach
Grope der Verletzung mehr oder weniger starken Blutung (Williams 19886,
1987). Korpereigene Abwehrmechanismen werden aktiviert; hierbei sind
insbesondere zu nennen das vermehrte Vorkommen von Leukozyten und
Antikérpern im entziindeten Gewebe.

Im Rahmen des Reparaturvorganges sind verstdrkt Zellteilungen besonders
innerhalb des Endothelgewebes zu beobachten (Mitose). Fibroblasten sorgen
fiir den Aufbau neuer Kollagenfasern und durch Hineinwachsen der
Blutgefdfe und Kapillare in die Wunde wird diese langsam geschlossen.
Falls es aufgrund einer starken Blutung zu einem BluterguPp gekommen war,
bildet sich eine wesentlich dickere fibrose Narbe. Man spricht bei dem
neugebildeten Gewebe auch von Granulationsgewebe.

Sehr wichtig im Zusammenhang mit der Wundheilung ist das Auftreten
verschiedenster Zelltypen, die durch die permeablen Winde der Blutgefife
diffundieren koénnen. Fremdkérper, Bakterien wie auch totes Gewebe werden
durch Phagozytose von kérpereigenen Frepzellen (z.B. neutrophile
Granulozyten, Makrophagen) beseitigt. So deutet das Auftreten von
Makrophagen (mononukleare Wanderzellen) meist auf entziindetes Gewebe
hin. Mehrere Makrophagen kOnnen sich zur Beseitigung von groéperen
Bestandteilen zu Fremdkorperriesenzellen zusammenschlieBen. Die
verschiedenen Typen der Frefzellen unterscheiden sich in ihrer Funktion
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durch die Art der zum Abbau von totem Gewebe oder anderem Material zur
Verfilgung stehenden Enzyme., Aktiviert wird die Phagozytose vermutlich
durch bestimmte chemische Zusammensetzungen, pH-Wert Unterschiede oder

elektrochemische Faktoren.

4.2.2 Gewebereaktion nach Implantation

Fremdkorperreaktionen zeichnen sich in aller Regel durch eine baldige
Ansammlung von Leukozyten, Histiozyten und Makrophagen aus. Oft bilden
sich auch Fremdkoérperriesenzellen. Die Reaktionen des Gewebes hingen sehr
stark von der physikalischen und chemischen Inertheit des verwendeten
Werkstoffs ab. Bei Materialien, die eine minimale Gewebereaktion
hervorrufen, ist diese kaum stirker als wiahrend des Heilungsverlaufes nach
einer Verletzung oder einem Schnitt zu beobachten. Zu dieser Klasse von
Implantatwerkstoffen zdhlen hochreines Alz0as, Titan, Polytetrafluoridthylen
oder UHMWPE.

Es kommt wie bei der normalen Wundheilung bei der Implantation zur
Blutgerinnung und Thrombenbildung mit dem Unterschied, daP sich das
neubildende Gewebenetzwerk wegen des Implantates anders ausbildet. Der
Fremdkoérper wird von dem Granulationsgewebe in Form einer narbigen
Schicht eingekapselt. Die Stdrke dieser Kapsel hingt von verschiedenen
Faktoren ab. Einen groPen Einflup hat die Inertheit der Werkstoffe und
somit die Konzentration der Leukozyten, Makrophagen etc. . In Abbildung
4.9 wird schematisch die Wundheilung und die Reaktion des Gewebes auf
einen Fremdkoérper dargestellt (Williams 1987),

" @ @ O© . Kapillare
Fibrin\ \ - T @
e @
@ )
o ®. ® Fremdkérper
® ’ " Kollagen
erwelterte
Blutgefépe
neutrophllq

Fibroblasten

Granulozyten
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Fibroblasten

Makrophagen

Abb. 4.9: schematische Darstellung der Wundheilung nach einer Implantation
{nach Williams 1987)

Fortwahrendes Auftreten von Fremdkorperriesenzellen deutet auf eine
stetige Absonderung oder Auslaugung von beispielsweise
Korrosionsprodukten hin.

Die Auspridgung der das Implantat umgebenden Schicht wird weiterhin von
der Implantatform wie auch von Relativbewegungen zwischen Gewebe und
Implantat bestimmt. Dies reicht bis zur Ausbildung von Taschen oder

Schleimbeuteln, die sehr schmerzhaft sein kénnen.

Wihrend Mitose und Reorganisation des Gewebes nach Verletzungen relativ
kurz und nach einigen Wochen, vielleicht auch Monaten abgeschlossen sind,
kann aus der Gewebereaktion auf Implantate ein chronischer Prozep
entstehen. Das Implantat stellt ein dauerndes Stimulanz fiir die Entzlindung
dar und es bildet sich ein Gleichgewichtszustand zwischen Entziindung und
Reparaturvorgang, d.h. zwischen verstidrktem Auftreten von Makrophagen,
Lymphozyten, Fremdkorperriesenzellen etc. und Zellen wie den Fibroblasten,
die fiir den Aufbau von neuem Gewebe sorgen.

Entziindungen nach Implantationen koénnen jedoch auch auf Infektionen
zuriickzufiihren sein.

4.2.8 Infektionen

Entziindungen infolge von Infektionen beruhen auf der Aktivitit von
Mikroorganismen wie Bakterien, Viren oder Pilzen. Die Entscheidung, ob es
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sich bei einer leichten Entzlindung um eine Unvertrdglichkeit handelt, die
auf das Implantat zuriickzufithren ist, oder um eine Infektion, ist in
manchen Fidllen schwierig. Doch sollte die Moglichkeit einer vorliegenden
Infektion ausgeschlossen sein, bevor man ein Implantat als nicht
korpervertriaglich klassifiziert.

Infektionen konnen zwar auch unter normalen Umstinden auftreten, das
Risiko ist aber bei Implantationen von Fremdkdrpern deutlich erhdht. Die
Wahl des Implantatwerkstoffes kann die Infektionsrate beeinflussen. So liegt
diese beispielsweise bei Verwendung von Seide als Nahtmaterial niedriger
als bel Catgut Nahtmaterial (Everett 1970).

Grundsitzlich sind drei Arten oder Phasen von Infektionen bei
Implantationen zu unterscheiden:

Die sofort auftretende oberflichliche Infektion, z.B. an Operationsnihten,
wird von Bakterien auf der Haut oder aus der Luft verursacht. Bei der
sofortigen tiefen Infektion kamen Bakterien wihrend der Operation in die
Nihe des Implantates. Seltener kann die Infektion auch von
Mikroorganismen ausgehen, die sich schon an der entsprechenden Stelle im
Gewebe befanden. .

Problematisch ist besonders die dritte Art der Infektion, die Spéitinfektion.
Sie tritt oft erst Jahre nach der Operation auf, ohne dap vorher irgendein
Anlap zur Besorgnis gegeben war. Die Behandlung dieser Infektionen

gestaltet sich sehr schwierig.

4.2.3.1 Vorbeugende MapBnahmen gegeniiber Infektionen
4.2.3.1.1 Sterilisation

Es stehen drei unterschiedliche Methoden zur Verfiigung:

— HeiPsterilisation: bel dieser hiufig angewandten Methode wird das
Material auf 430 -460 K erhitzt und bei dieser Temperatur fiir eine
bestimmte Zeit gehalten. Der Vorgang kann bei trockener oder feuchter
Hitze, mit Atmosphéren— oder erhdéhtem Druck ablaufen.

- Strahlung: hierbei werden entweder y —Strahlen oder energiereiche
Elektronen angewandt

— chemische Mittel: dies sind Gase oder /Flﬁssigkeiten wie belsplelsweise
Formaldehyd.

Zu beachten st bei allen Sterilisationsverfahren, daf nicht nur die

Bakterien abgetétet werden, sondern auch die Sporen, die wesentlich



119

resistenter  sind. Ferner muf natiirlich eine  Beeinflufung oder
Vorschidigung der Endoprothese durch das Sterilisationsverfahren
verhindert werden. So ist beispielsweise die HeiPsterilisation bei Polymeren
problematisch.

4.2.3.1.2 Verwendung von mit Antibiotika versetzten Implantaten

Wiederholt wird versucht, die dritte Infektionsart, die sogenannten
Spidtinfektionen, durch Implantate, die mit Antibiotika versetzt sind, zu
vermeiden. Sehr gut lassen sich beispielsweise infektionshemmende Mittel
mit Knochenzement vermischen. Problematisch kann dabei eine
Uberempfindlichkeit werden, die der Patient gegeniiber dem entsprechenden
Priaparat entwickeln kann. Auch die Auswahl des Medikaments in Bezug auf
die spitere Infektion ist nicht leicht.

Leider ist bis heute keine befriedigende Ldsung zur Vermeidung von Spit-
infektionen gefunden worden, so daP diese immer wieder die Ursache fir

eine vorzeitige Implantatentfernung darstellen.
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5. Experimentelle Bestinmung von Oberflichenenergien ausgewdhlter

Biowerkstoffe

5.1 Theoretische Grundlagen

Abbildung 4.8 stellt einen mdglichen Zusammenhang zwischen der kritischen
Oberflichenspannung von Polymerwerkstoffen und biologischen
Wechselwirkungen dar.

Systematische Untersuchungen zu Oberfldchenenergien und Auswirkungen
auf die physliologische Vertriglichkeit vor allem an metallischen und
keramischen Werkstoffen sind nicht bekannt. Es wird deshalb im
experimentellen Teil dieser Arbeit versucht, Oberflichenenergien von
diversen Implantatwerkstoffen zu ermitteln. Auperdem wird untersucht, ob
eine Korrelation zwischen diesen Werten und Daten zur
Kdorpervertriglichkeit, die aus klinischen Versuchen bekannt sind, besteht.
Die Frage ist, ob auch an der Grenzfliche Gewebe - Biowerkstoff das in
anderen Bereichen von Natur und Technik zu beobachtende Prinzip gilt,
wonach das stabile Gleichgewicht, d.h. der jeweils energieirmste Zustand
eines Systems angestrebt wird. Bei Gilltigkeit dieses Prinzips wiirde eine
Implantat ~ Gewebe Grenzfliche gebildet, wenn die Summe der
Oberfldchenenergien von Implantat und Gewebe hoher ist als die Energie
der neugebildeten Grenzfliche. Bei der Bildung dieser neuen Grenzflidche
zwischen dem Implantat und dem Biosystem miifte eine Energiefreisetzung

erfolgen:

¥ Blowerkstoff + ¥ Btosystem 2 ¥ Blosystem/Blowerkstoff .

Ein erster Schritt zur Uberpriifung dieses Zusammenhangs ist die
experimentelle Bestimmung von Oberflichenenergien an
Implantatwerkstoffen. Allerdings ist die Ermittlung dieses Kennwertes am
Festkdrper nicht einfach und sehr durch das angewandte Mefverfahren
beeinfluft. Ein zweiter Aspekt dieser Arbeit, eine mehr methodische
Zielsetzung, 1ist deshalb der Vergleich verschiedener Verfahren zur

Bestimmung von Oberflichenenergien.

Oberfldchenenergien oder - allgemeiner betrachtet - Grenzflichenenergien
beeinflussen entscheidend verschiedenste technische Vorginge und
Prozesse. Hierzu z#dhlen beispielsweise die Pulvertechnologie (Benetzung
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beim Fliissigphasensintern, Qualitdt der Haftung der Phasen untereinander
etc.) oder auch Probleme beim Kontakt von Klebstoffen oder Lacken mit
entsprechenden Werkstoffoberflichen (Habenicht 1986, Zorll 1974).

Unter einer Grenzfliche versteht man ganz allgemein ".. Diskontinuitédts-
bereiche zwischen verschiedenen Aggregatzustinden, Phasen oder Bereichen
einer Phase mit unterschiedlicher Orientierung" (Nikolopoulos und Ondracek
1980). Die Oberfldche ist somit ein Spezialfall der Grenzfliche mit dem
Ubergang fest/flilssig (sl/solid-liquid) oder fest/gasf8rmig (sv/solid-vapour).
Weitere Grenzfldchen sind Phasengrenzen und Korngrenzen.

Wdhrend fiir Atome oder Molekille im Innern des Werkstoffs die
Bindungskrédfte in alle Richtungen gleichm#pig abgeséttigt sind, gilt dies
fir an der Oberfliche befindliche Teilchen nicht (Abb. 5.1). Letztere
streben deshalb Positionen mit gleichen allseitigen Anziehungskraften d.h,
Plitze im Innern des Werkstoffs an. Diese nach innen gerichtete Kraft wirkt

auf eine Verkleinerung der Oberflidche hin,

Flassigkeit

Abb. 5.1: Schematische Darstellung der Bindungskrifte im Innern und an
der Oberfldche (Hering et al. 1988, S. 104)

Sehr gut ist dieses Phidnomen am Beispiel von Fliissigkeiten zu erkennen,
die meist - insbesondere wenn keine Gravitations— oder Adhiésionskrifte
vorhanden sind - eine Kugelform annehmen.

Die Oberflichenatome befinden sich im Vergleich zu Atomen im Innern des
Werkstoffs auf einem hodheren energetischen Niveau, so dap filir eine
Oberflichenvergréperung Energie aufzuwenden ist. Diese zur VergréBerung
der Ober—~ bzw. Grenzfliche bendtigte Arbeit ist gleich dem Produkt aus der
OberflAchenspannung ¥ und der nedgeschaffenen Grenzfliche dA, d.h.

Yy = (dF/dA)tv.m . (6.1) .

Hierbei geben F die (Helmholtz'sche) freie Energie, T die Temperatur, V das
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Volumen und ni die Molzahl der Komponente i an (Wu 1982). Anderungen
der freien Energie konnen allgemein folgendermaBen ausgedriickt werden:

dF = =S dT -P dV + y dA + I pm (6.2)

S bezeichnet hier die Entropie, P den Druck, i1 das chemische Potential der
Komponente i (Allen 1972).

Manchmal wird in der Literatur auch von Oberflichenspannung gesprochen.
Sie entspricht bel Fliissigkeiten der Oberflichenenergie (Shuttleworth 1950,
Allen 1972). Dies gilt Jedoch nicht fiir Festkérper. Allenfalls in der N#he
des Schmelzpunktes kénnen die beiden Grofen gleichgesetzt werden., Bei
Temperaturen deutlich unterhalb des Schmelzpunktes ist die Beweglichkeit
der Atome so gering, dap bei einer Vergropferung der Oberfliche die
neugeschaffenen Pldtze nicht besetzt werden konnen. Daraus resultiert eine
niedrigere Dichte der Oberfliche. Bei Fliissigkeiten hingegen kommt es
durch die hohere Beweglichkeit der Atome =zu einem Dichteausgleich
(Nikolopoulos 1974). Weitere Unterschiede ergeben sich durch die
kristallographische Anisotropie (Allen 1972). Die Oberflichenenergie wird
gewdhnlich in J/m2 bzw. mJ/m2, die Oberflichenspannung in N/m angegeben.

Betrachtet man nun ein aus den beiden Phasen o und B zusammengesetztes
System, so lapt sich die Adh#dsionsarbeit Wa, d.h. die Arbeit, die zur
Trennung der belden Phasen aufgewendet werden muBf, aus den

entsprechenden Grenzflichenenergien berechnen.
Wa = Ya + ¥ = 7 ap (5.8),

d.h. die Adh#dsionsarbelt ergibt sich aus der Differenz aus der Summe der
Oberflichenenergien der einzelnen Phasen (y: und ) und der Energie der
gemeinsamen Grenzfldche pyu«p. Die Adh#ésionsarbeit gibt die Reduzierung der
freien Energie des Gesamtsystems durch die Bildung der neuen Grenzfliche
an. Insofern kann mit Hilfe dieses Wertes auch die Neigung der beiden
Einzelphasen abgesch#itzt werden, eine gemeinsame Grenzfliche zu bilden.
Nach Zorll (1974) drﬁckt Wa "formal den Grad der Bindung .. aus."

Dazu ist allerdings zun#échst die Kenntnis der Oberflichenenergien
verschiedener Werkstoffe nétig. Die Methoden zur Bestimmung dieser Werte
kdénnen in zwel Gruppen zusammengefapt werden:

- thermodynamische und

-~ mechanische Verfahren.
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Hlerauf wird in den Abschnitten 6.3 und 5.4 n#her eingegangen. Zunichst
werden die in den Versuchen verwendeten Werkstoffe charakterisiert.

5.2 Versuchsmaterial

Untersucht wurden im Rahmen dieser Arbeit verschiedene, hauptséchlich
keramische Blowerkstoffe. Wenn moglich geschah. dies unter Anwendung
mehrerer Verfahren, um anschliefend Methoden und Ergebnisse miteinander
zu vergleichen und zu versuchen, den Sicherheltsgrad der angegebenen
Werte zu erhdhen. Die verwendeten Werkstoffe wurden im wesentlichen
schon in den vorangegangene'n Kapiteln beschrieben. In den nun folgenden
Abschnitten werden weitere Daten angegeben, die fiir die durchgefithrten
Experimente wichtig sind.

5.2.1 Al=03

Hierbei handelte es sich um von der Fa. Friedrichsfeld/Mannheim geliefertes
Material (Al 23). In einem Fall - wie bei der Versuchsdurchfithrung n&her

Material Al 23 Al 25
Hauptbestandteil typisch (% Alz0a) 99,7 99,7
minimum (% Alz0s) >99,6 >99,6
Dichte [Mg/m3] 3,7 - 3,95 2,8
Korngrépe [um] 10 - 20 60 - 160
offene Porositét [%] 0 20 - 30
# PorengroBe [pm] - 6 - 20
Hérte (Knoop, 100g) 2300 -
Druckfestigkeit [N/mm?2] 3000 300
Blegefestigkeit [N/mm2] 350 70
Elastizitéitsmodul [N/mm?] 360000 -
Schmelzpunkt [K] 2308 2303
Ausdehnungskoeffizient [10-6/K] 8,1 8

Tab. 5.1: Elgenschaften von Al 23 und Al 25 (Friedrichsfeld)
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beschrieben wird -~ wurde auch Al 25 eingesetzt. Die Eigenschaften dieser

Werkstoffe sind in Tabelle 5.1 zusammengestellt.
Das Gefiige von Al 23 ist in den Abbildungen 5.2 und 5.3 in geschliffenem

und poliertem wie auch in geidtztem Zustand zu sehen.

BL203 (o) 108 X 108 oM
FRIEDRICHEEELD UNGERETZT

Abb. 5.2: Al 23 geschliffen und poliert

Abb. 5.3: Al 23 geédtzt (Vergroferung: 100 Xx)
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Mit diesem Material wurden die einzelnen Versuchsverfahren zunichst
getestet, da es sich um einen h#ufig untersuchten Werkstoff handelt, zu
dem in der Literatur eine Vielzahl von Daten vorliegt. Auferdem war das
Material in verschiedenen Dimensionen zu akzeptablen Konditionen
verfilgbar.

Weiterhin wurden einige Versuche mit in der Medizintechnik eingesetztem
Al203 durchgefiihrt. Die minimalen Spezifikationen wurden schon in Tabelle
2.15 erwdhnt. Auch dieses Material stammt von der Fa. Friedrichsfeld. Man
erkennt in Abbildung 6.4 deutlich das wesentlich feinkérnigere Gefiige.

Einige Eigenschaften des Materials waren vom Hersteller mit einem zu
grofen Toleranzbereich bzw. gar nicht angegeben und wurden experimentell
bestimmt. Die in Zusammenhang mit den Bruchversuchen relevanten
Dichtewerte werden bei der Darstellung der ibrigen MePergebnisse mit
aufgefihrt.

Der Elastizititsmodul E wund die Poissonzahl » wurden nach dem
Ultraschallverfahren bestimmt. Gemdp den Gleichungen

E=wvi2p (1+pl(1-2p)/(1-p)  [GPa] (5.4) und
y» = (0,6 viz - vi2)/(vi2 - vi2) (5.5)

ist hierzu die Messung der Geschwindigkeit der longitudinalen (vi) und
transversalen (vi) Schallwellen notwendig. Die Messungen erfolgten mit
einem 10 MHz und einem 4 MHz Priifkopf. Fiir Al20s ergaben sich folgende
Ergebnisse:

Material Dichte Vi vt E v
{Mg/m3] {m/s] [m/s) [GPa]

Al 28 3,903 10720 6215 376 0,247

Al203 (med.) 3,88 10620 6280 377 0,232

Tab. 5.2: Schallgeschwindigkeiten, E~Modul und Poissonzahl von Alz0a



Abb. 5.4: Al20z (med. grade) Gefiigestruktur (gedtzt. 200 Xx)

5.2.2 Hydroxylapatit, Tricalciumphosphat

Diese Werkstoffe wurden ebenfalls von der Fa. Friedrichsfeld geliefert,
waren jedoch wegen zu hoher Porositidt (ca. 82 - 90 % TD) nicht fiir alle
Messungen geeignet. Insbesondere waren zur Bestimmung der Bruchenergien
andere Probendimensionen als fiir die Benetzungsversuche erforderlich.
Deshalb wurden auBerdem Proben aus Hydroxylapatit im IMF
pulvertechnologisch hergestellt. Ausgangsmaterial war ein von der Fa.
Merck/Darmstadt geliefertes Hydroxylapatitpulver fiir Biokeramik (No. 2196).
In Abb. 5.5 ist die Verteilung der Partikeldurchmesser dieses Pulvers
dargestellt. Diese wurde mit einem Cilas 715 Analysator bestimmt,.
Abbildung 5.6 zeigt eine REM—-Aufnahme einiger HA Partikel, Abbildung 5.7
das Diagramm der Rongtenfeinstrukturuntersuchung von Hydroxylapatit.

Das Pulver weist eine Fiilldichte von 0,2439 Mg/m® (= 7,72 %TD) und eine
Klopfdichte von 0,3774 Mg/m?® (= 11,94 %TD) auf.

Es muften fir die einzelnen Versuche verschiedene Probengeometrien
hergestellt werden. So waren fiir die Benetzungsversuche scheibenfdrmige

Proben mit einem Durchmesser von etwa 20 mm und einer HOhe von ca. 3 -
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geeignet, wihrend fiir die Bruchversuche Proben mit einem

8 x 8 mm und einer Linge von 50 mm bendtigt wurden.

Datum 18.42.87

Cilas 715

€.0
Probe Disp.m, us
HA Ethenol 2 alr

2 5 10 20 50 100 200
Durchmesser in pm

Abb. 5.5: Verteilung der Partikeldurchmesser von HA-Pulver

{Merck No. 2196)

Abb. 5.6: REM~-

Aufnahme von Hydroxylapatit—Partikeln
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2-theta

@%\AM.

Beugungswinkel 2.9 {°}

Abb. 5.7: Rbéntgenbeugungsdiagrammm von Hydroxylapatit

Zunidchst war beabsichtigt, an kleinen Proben Untersuchungen zum Prep-
und Sinterverhalten dieses Materials durchzufithren. Die Proben sollten
kaltgeprept und anschliepend gesintert werden. Doch zeigte sich bald, dap
die an. kleinen Proben (Matrizendurchmesser 10 mm) erzielten Ergebnisse
nicht auf gropere Proben (¢ 28 mm bzw. 80 X 15 mm) ilbertragbar waren,
Wihrend beispielsweise die kleinen Griinlinge den in Abb. 5.8 skizzierten
Zusammenhang zwischen Dichte und Prepdruck aufwiesen, ergaben sich bel
den groPeren Proben schon bei deutlich niedrigeren Driicken Risse quer zur
PreBrichtung. Dies trat bei den kleinen Proben vereinzelt erst ab 80 MPa
auf, bei den grofen PrepBlingen war es ab 20 - 30 MPa PrefBdruck méglich.

Dichte [g/cm3] : : Dichte [% TD]
2 60
=80
1.6+
—440
1k ' 130
/
/ —420
0.6
410
o I J i 1 O
0 50 100 150 200 250

PreBdruck [MPa]

Abb. 5.8: Griinlingsdichte in Abhingigkeit vom Prefdruck
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Beziiglich der Sintertemperaturen findet man wie bereits erwdhnt in der
Literatur widerspriichliche Angaben. Fiir das hier verwendete Pulver treten
nach Herstellerangaben ab 1673 K Zersetzungs-— und
Umwandlungserscheinungen auf. Bel Sintertemperaturen unterhalb 1373 X
wiesen die Proben offene Porositit auf. Fiir die Hydroxylapatitproben ergab
sich folgender Dichteverlauf in Abhédngigkeit von der Sintertemperatur:

Dichte [g/cm3] Dichte {% TD]
~ 1100
3r /
nel i
S/
2 // 460
1651
440
1+
05k 1420
O 1 { i ! O
1200 18300 1400 1500 1600

Sintertemperatur (K]

Abb. 5.9: Dichte in Abh#dngigkeit von der Sintertemperatur

Es konnte eine maximale Enddichte von 8,15 Mg/m® (= 99,7% TD) erreicht
werden (100 MPa, 1623 K, 3h). Allerdings war dies mit den kleinen Proben
auch nur in einigen Fillen moéglich. Die Mehrzahl der Proben dieser
Dimension hatte eine Dichte zwischen 3,10 und 3,11 Mg/m3 (98,10 - 98,4 %
TD). ‘

Bei den grbéPeren Proben waren derartige Werte nicht zu erreichen. Fiir die
bei den Bruchversuchen eingesetzten Materialien lag die Dichte zwischen
96,0 und 97,0 % TD. Hierbei wurde eine Sintertemperatur von 1623 K und
eine Sinterdauer von 8 Stunden gew#hlt. Der Prefdruck zur Herstellung der
Griinlinge betrug 10 MPa. Sdmtliche Proben wurden unter Luft gesintert. Die
genauen Angaben zur Dichte sind zusammen mit anderen MePergebnissen in
Tabelle 65.27 aufgefiihrt. Alle Dichtewerte wurden nach der
Auftriebsmethode gemessen. Die Abbildungen 5.10 und 5.11 =zeigen das
Geflige der Hydroxylapatitproben in ungefitztem und geltztem Zustand.
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Abb. 56.11: Gefiigeaufnahme von Hydroxylapatit, gedtzt

Die fiir Benetzungsversuche und Untersuchungen am Interferenzmikroskop

bendtigten Proben wurden geschliffen und poliert. Hierzu muPten spezielle
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Halterungen hergestellt werden, da auch dieses Material mechanisch kaum
belastbar war. Bei Verwendung von iiblicherweise in der Schliffpridparation
benutzten Einbettmassen (z.B. Technovit) kam es zur Rifbildung und
Zerbrechen der Proben.

Fiir die Bruchversuche wurden die entsprechenden Proben auf ein Maf von
8,00.8,00 mm geschliffen. Problemétisch war auch hierbei das Aufspannen.
AuPerdem setzten sich die  Schleifscheiben schnell zu. Grdbere
Schleifscheiben fiihrten allerdings zu einem Zerbrechen der Proben. Die
Ausschupfquote allein bei dieser Préparation belief siéh bel einigen Chargen
auf mehr als 50 %.

Fiir den Elastizititsmodul und die Poissonzahl wurden folgende Werte

gemessen:

Material Dichte i Vi E v
[(Mg/m3] [m/s] [m/s] |GPal

HA 3,16 6910 3810 117 0,281

Tab. 5.3: Schallgeschwindigkeiten, E-Modul und Poissonzahl von HA

Der hier gemessene Elastizitdtsmodul stimmt genau mit dem von Park (1984)
angegebenen Wert iiberein.

Flir das schon gesintert bezogene Material ergab sich bei deutlich h&herer
Porositit ein E-Modul zwischen 54 und 68 GPa und eine Poissonzahl » =
0,257.

5.2.3 Glaskohlenstoff

Auch 1iber dieses Material wurde schon in vorangegangenen Kapiteln
berichtet. Fiir die Versuche wurde Glaskohlenstoff (Sigradur K) der Fa.
Sigri/Meitingen benutzt. Einige physikalische Eigenschaften dieses Materials
sind in Tabelle 5.4 zusammengestellt:
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Dichte [Mg/m3] 1,54
offene Porositidt [%] 0
Vickershéirte [HV] 340
Biegefestigkeit [MPa] 210
Elastizitdtsmodul [MPa] 35000
Pruckfestigkeit {MPa] 580
mittl. lin. Ausdehnungs- 3,5

koeffizient (293-473K)[10-8/K]

Tab. 5.4: Physikalische Eigenschaften von Sigradur K (Datenblatt der Sigri
GmbH/Meitingen)

Eigene Messungen ergaben einen E-~Modul von 33 GPa und eine Poissonzahl
von ¥ = 0,18,
Die Proben fiir die Bruchversuche hatten eine Dimension von 50.-4.8 mm, fiir

andere Versuche wurde Plattenmaterial mit einer Dicke von 4 mm gewahlt.

6.2.4 Glaskeramik

Es wurde die Glaskeramik Ceravital (Fa. Leitz/Wetzlar) verwendet. Abb. 5.12
zeigt ein Gefligebild des Materials in geftztem Zustand:

Abb. 5.12: Gefiigebild Ceravital Glaskeramik (REM), geidtzt, V = 1500 X
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Eine Analyse ergab fiir die dunkle gegeniiber der hellen Phase eine ho&here
Si- und niedrigere Ca-Konzentration. Die Messung von E-Modul und

Poissonzahl ergab bei einer Dichte von 2,815 Mg/m3 E = 91 GPa, v = 0,27.

5.2.5 Titan

Es handelte sich hierbei um Reintitan, das die Firmen Krupp/Bochum und
Sulzer/Winterthur freundlicherweise zur Verfligung stellten. Das Material lag
in Plattenform mit den Dimensionen ¢ 15 mm und 3 mm Hdhe bzw. 20.20:3
mm vor. Abbildung 5.13 zeigt das Geflige des verwendeten Materials:

B 21 REIN-TI SULZ 190 X 108 »M »—---
GEAETZT NR.1 POL. EBEL

Abb. 5.13: Gefiigeaufnahme von Reintitan, gedtzt, V = 100x

Legierungen wie beispielsweise TiAl6V4 eigneten sich aufgrund der
Mehrphasigkeit nicht fiir Untersuchungen nach der

Mehrphasengleichgewichtsmethode.
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5.2.6 Co—Cr Legierung

Wie schon bei den Ti-Basislegierungen stellt sich auch bei dem Co-Cr-
Legierungen das Problem der Mehrphasigkeit. Es wurden jedoch einige
Versuche mit der Schmiedelegierung Protasul 21 WF (Co-28Cr-6Mo) der Fa.
Sulzer durchgefiihrt (Probendimension ¢ 20 mm, Héhe 3 mm). Abb. 5.14 zeigt

einen metallographischen Schliff dieser Legierung:

Abb. 5.14: Gefiigeaufnahme Co~Cr Legierung (Protasul 21 WF),
gedtzt, V = 500x

5.2.7 Knochenmaterial

Als Knochenmaterial wurde ein Teilstlick eines Rinderfemurs verwendet. Es
wurde =zun#dchst mechanisch gereinigt und anschlieBend in verschiedene
Abschnitte zersdgt. Die fir die Untersuchungen bestimmten Oberflichen
wurden anschlieBend metallographisch préapariert und mit Diamantpaste bis
Zzu 3 um poliert. Die Abbildungen 5.15 und 5.16 zeigen entsprechende
Schnitte:
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Abb. 5.15: Schliffbild eines Rinderfemurs in Lingsrichtung , V = 50x

enie L el s

Abb. 5.16: Schliffbild eines Rinderfemurs (Querschliff) vy = 50x
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Da anzunehmen war, dap der Knochen in diesem Zustand fiir die
beabsichtigten Untersuchungen eine zu groPe plastische Verformbarkeit
aufweist, wurden zusédtzlich einige Stiicke bei 393 K wihrend 40 h
getrocknet. In  Abbildung 6.17 sind deutlich die durch diesen

Trocknungsprozef entstandenen Risse zu erkennen,

Abb. 5.17: Schliffbild eines Rinderfemurs nach Temperaturbehandlung,
vV = 50x

5.2.8 Benetzungsmaterialien

5.2.8.1 Kupfer, Zinn

Als Benetzungsmaterialien fiir die keramischen Stoffe wie auch fir die
Versuche nach der Mehrphasengleichgewichtsmethode wurden die Metalle
Kupfer und Zinn gewidhlt. Diese Stoffe haben den Vorteil, daB sie nicht mit
den jeweiligen Festkérpern reagieren und in der Literatur Daten zur
Oberflichenspannung bzw. Benetzungswinkeln vorhanden sind, so dap die
eigenen Ergebnisse dadurch zumindest teilweise kontrolliert werden

konnten.
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Beide Materialien wurden von der Fa. Ventron Alfa Produkte/Karisruhe in
Drahtform bezogen. Der Kupferdraht (Ts = 1356 K) lag mit einem
Durchmesser von 3,18 mm und einer Reinheit von >99,999 Gew.% vor. Beim

Zinndraht (Ts = 505 K/Reinheit >99,9985 Gew.%) betrug der Durchmesser
2,0 mm.

5.2.8.2 Glasfritte

Zur Benetzung der metallischen Unterlagen wurde ein keramischer Werkstoff
gesucht. Da aber die Schmelzpunkte der meisten Keramiken iiber denen der
verwendeten Metalle liegen, kamen schlieBlich nur Glidser in die engere
Wahl. Diese sollten aus mdglichst wenig Komponenten bestehen, um das
Risiko wvon Reaktionen mit dem Festkdrper zu reduzieren. Ein weiteres
Problem hestand in der Tatsache, dap die bislang flir Benetzungsversuche
verwendeten Glidser ein gutes Benetzungsverhalten mit fast jedem
Festkdérper aufwiesen, d.h., der Benetzungswinkel lag unterhalb von 90°, so
daf eine Bestimmung der Oberflichenenergie des Glases nach der hier
verwendeten Methode des liegenden Tropfens nicht méglich war.

Nach verschiedenen Versuchen mit diversen Gldsern verschiedener
Hersteller blieb nur eine Glasfritte iibrig, die obige Anforderungen
weitgehend erfiillte. Es handelte sich hierbei um eine Glasfritte der Fa.

Reimbold & Strick (Typ A 8962) mit folgender Zusammensetzung:

Naz0 Si02 B203

Gew.% 16,30 47,20 36,50

Tab. 5.5: Chemische Zusammensetzung der Glasfritte A 8962 (Reimbold &
Strick)

Die Glasfritte wurde in einem Platintiegel bei 1573 K in Argonatmosphire
geschmolzen und kontrolliert (70 K/h) abgekiihlt. Anschliefend wurde aus
diesem Block das Glas in den fiir die Versuche bendtigten Dimensionen
herausgeségt.
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5.3 Thermodynamische Verfahren

Zu diesen Techniken gehdren die Methode des liegenden Tropfens oder auch
die Mehrphasengleichgewichtsmethode. Andere Verfahren wie beispielsweise
die Methode des héingenden Tropfens, der Steighthe in Kapillaren, des
Maximaldrucks in Gasblasen oder die Ring-, Platten— oder Biigelmethode
sind in hinreichender Anzahl in der Literatur beschrieben (z.B. White 1962,
Weser 1980), so daPp an dieser Stelle darauf verzichtet werden kann.

5.3.1 Methode des liegenden Tropfens

Diese Methode ist eines der am hiufigsten angewandten Verfahren zur
Bestimmung von Oberfliachenenergien bzw, Oberfldchenspannungen von
Fluiden. Es kann zudem der Benetzungswinkel der Flissigkeit mit der
jeweiligen Unterlage angegeben werden. Weitergehende Informationen wie
z.B. die Oberflichenenergie der FestkOrperunterlage kann man durch diese
Technik in Zusammenhang mit interferometrischen Messungen an Furchen-
und Dihedralwinkeln indirekt erhalten.

Die Young-Dupré Gleichung beschreibt die Spannungsverhéltnisse und den

Benetzungswinkel:
Ysv. = ¥s1 + v COS ©

In Abbildung 5.18 sind noch einmal die entsprechenden Gré8en
dargestellt:

YLV

YSL e

0

o st

Abb. 6.18: Grenzflichenspannungen und Benetzungswinkel am liegenden
Tropfen

Der Benetzungswinkel kann als Map flir das Benetzungsverhalten bzw. die
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Benetzbarkeit des im festen Zustand vorliegenden Werkstoffs durch die
Fliissigkeit angesehen werden. Je nach Grofe dieses Winkels spricht man
von vollstindiger Benetzung oder Spreitung (© = 0°), unvollstandiger (0° <
© < 90°) oder schlechter Benetzung (90° < © < 180°). Bei © = 180° liegt
vollige Unbenetzbarkeit vor.

Die Ergebnisse der Benetzungsversuche allein sind fiir die hier untersuchte
Fragestellung nur von begrenzter Aussagekraft, da zum einen nur die
Oberfldchenenergie der fliissigen Phase ermittelt werden kann und auch die
Kenntnis des Benetzungswinkels keine quantitative Aussage {iber die
Oberfldchenenergie der festen Unterlage ermoglicht. Dies wird erst durch
weitere Versuche im Rahmen der Mehrphasengleichgewichtsmethode, die im
Abschnitt 5.3.2 beschrieben wird, moglich. Flir letzteres Verfahren benbtigt

man allerdings die im Benetzungsversuch ermittelten GroéBen.

5.3.1.1 Versuchsaufbau

Abbildung 5.19 zeigt schematisch die Benetzungsapparatur, in der die
Versuche durchgefithrt wurden. Die Aufheizung der Probe erfolgt induktiv,
Als Suszeptor dient ein Graphittisch, der in einem Graphitrohr
(Sekundérspule) befestigt ist. Dieser Aufbau befindet sich in einem in zwei
Endképfen gelagerten Quarzglasrohr (¢ 50 mm, Wandstdrke 2mm). Zur
Erwdrmung verwendet man einen Hochfrequenzgenerator und eine
Kupferspirale (Primérspule), die das Quarzrohr umschlieft. Durch den
Erweichungsbereich des Quarzglases ist die maximale Versuchstemperatur
auf etwa 2000 K begrenzt. Je nach Arbeitstemperatur werden Glasrohre
verschiedener Linge gewidhlt, um die am Ende des Rohres befindlichen
wassergekiihiten Vakuumdichtungen nicht zu beschéidigen. Die
Temperaturmessung erfolgt durch NiCr-Ni bzw. PtRh—Pt
Mantelthermoelemente, die in einer Bohrung des Graphittisches angebracht
werden konnen. Fir hohere Temperaturen steht ein Pyrometer zur
Verfiigung.

Am rechten Endkopf ist der Anschluf fiir eine Vakuumpumpe angebracht.
Beide Endkopfe sind an den Stirnseiten durch 10 mm dicke Quarzglasfenster
verschlossen. Durch das linke Fenster kann der Versuchsablauf mit Hilfe
eines Zeiss Epi—Technoskops (6 -~ 40 fache VergriBerung) beobachtet und

fotografiert werden. Auf der rechten Seite der Anlage konnen alternativ
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eine Lampe zur besseren Ausleuchtung der Probe oder ein Pyrometer
installiert werden. Bei h8heren Temperaturen ist aufgrund der
Eigenstrahlung von Probe und Suszeptor eine Beleuchtung nicht notwendig.
Die Anlage kann sowohl unter Vakuum (<£10-4¢ mbar) wie auch unter
Schutzgasatmosphire betrieben werden.

Schutzgas ”
i Gas -
Oxisorb

Chromatograph

HF - Generator

- .

Primar.

Spule

Zeiss EP1 Technoskop &4
md Pholaeinrichtung ¥" 2 Pyromefer

24

N Y s o8 /8 s
> 3 B | TTT T ]
_____ ! Pl 1K N

UL I oo § [

1."Quarzrohr

2. Fuhrungsbuchsen

3. Pyrex -Fenster

4 Induktve Heizspule

5. Graphit Suszeptor

6. Graphit Tisch

7 Feste Unterlage .

8. Tropten Vakuumpumpstand

Abb. 5.19: Schematische Abbildung der Benetzungsapparatur
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5.3.1.2 Versuchsdurchfiihrung

Die zu benetzenden Materialien lagen jeweils als Plittchen von 2 - 3 mm
Héhe und 15 - 25 mm Durchmesser vor. Sie wurden geschliffen und poliert;
in der letzten Stufe mit 3 pym Diamantpaste. Bis auf eine Ausnahme hatten
alle Benetzungswerkstoffe eine zylindrische Form mit einem Durchmesser
von 2 - 3,2 mm und einer Héhe von etwa 1 — 2 mm. Um die Versuche nach
der Methode des liegenden Tropfens iiberhaupt durchfiihren zu kénnen, muf
naturgemip der zu benetzende Werkstoff einen hdéheren Schmelzpunkt haben
als der Tropfen.

Sowohl das Tropfenmaterial wie auch die Unterlage wurden vor Beginn und
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nach Abschlup des Versuches gewogen, um eventuelle Abdampfverluste
feststellen zu koénnen.

Um die Anlage zu beschicken, wurde eines der Fenster gedéffnet, die Probe
danach auf dem Graphittisch plaziert und dieser horizontal ausgerichtet.
Nach Verschliepen der Stirnseite des Endkopfes, wurde die Anlage
evakuiert, um sie danach mit Argon zu fluten. Simtliche Versuche wurden
unter strémendem, hochreinem Argon (>99,9999 Vol.%) durchgefiihrt.
AnschlieBend wurde der Ofen aufgeheizt und der Schmelzpunkt des
jeweiligen Tropfenmaterials zur Kontrolle der Temperaturanzeige langsam
angefahren. Die Benetzungsversuche begannen in der Regel bel einer
Temperatur leicht oberhalb (~ 20 K) des entsprechenden Schmelzpunktes,
damit trotz eventueller Abweichungen bei der Temperaturregelung ein
Gleichgewichtszustand eingestellt werden konnte. Nach Erreichen der
Versuchstemperatur wurde der Versuchsablauf fotografisch im Abstand von
etwa zwei bis fiinf Minuten festgehalten. Der einzelne Versuch wurde
durchgefiihrt bis sich ein Gleichgewichtszustand - erkennbar an sich nicht
verandernder Tropfengeometrie — eingestellt hatte und danach abgebrochen.
Meistens war dies nach 60 bis 90 Minuten der Fall.

Das Filmmaterial (24x36 mm) muPte moglichst feinkdrnig sein, um
Ungenauigkeiten bel der Ausmessung der Tropfen durch zu gropes Korn zu
vermeiden. In der Regel wurde Agfaortho (15 DIN) gewdhlt. Nachteilig
wirkten sich in einigen Situationen die langeren Belichtungszeiten bei
diesem Film aus.

5.3.1.3 Versuchsauswertung

Bei der Auswertung der Methode des liegenden Tropfens mﬁssén prinzipiell
zwei Falle unterschieden werden:

- der Benetzungswinkel liegt oberhalb 90°

- der Benetzungswinkel ist kleiner als 90°.
Wie im folgenden gezeigt wird, ist im ersten Fall die Bestimmung des
Benetzungswinkels wie auch der Oberflidchenenergie des Tropfens moglich.
Im zweiten Fall kann mit diesem Versuch nur der Benetzungswinkel
gemessen werden. Es wird zundchst die Versuchsauswertung fir © > 90°
behandelt.
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5.3.1.3.1 Versuchsauswertung fiir 6 > 90°

Nach Entwicklung und Vergréferung der wihrend des Versuchs gemachten
Aufnahmen wurde die Tropfengeometrie vermessen. Das jeweils erste Bild
eines Versuchs zeigte das Tropfenmaterial bei Raumtemperatur und
erméglichte so eine genaue Bestimmung des Vergrbferungsfaktors. Bei den
ibrigen Aufnahmen wurden die in Abb. 5.20 dargestellten Mefgrdépen
bestimmt.

8y /
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Abb. 6.20: Zur Charakterisierung der Tropfengeometrie benédtigte MeBfgrdBen

Die Oberflachenenergie der Fliissigkeit ergibt sich aus:
iv = p -g2-b%/B (5.6)
p . Dichte, g : Erdgravitation, B u. b : Formfaktoren des Tropfens

Die Auswertemethodik basiert auf dem Tabellenwerk von Bashforth und
Adams, das im KfK auf einem Rechner implementiert ist.

Bashforth und Adams gingen bei der Erstellung ihrer Tabellen von der
LaPlace'schen Kapillaritdtsgleichung aus, die den Druck bzw. die
Druckdifferenz an der Stelle P eines Tropfens angibt (Zagar und Bernhardt
1966, Hondros 1970))

Y (1/Ri + 1/R2) = g.p +z + Kk (6.7)

Hierbei bedeuten Ry und Rz den maximalen und minimalen Kriimmungsradius,
p die Dichte, g die Erdgravitation, z die H6he bzw. den vertikalen Abstand
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zum Punkt O (Abb. 5.21) und k eine Konstante. Es sei nun ¢ der Winkel,
den die Normale im Punkt P mit der Rotationsachse bildet, und x gebe die
horizontale Koordinate an. Dann kann Rz auch ausgedriickt werden als:

R.= x/sin ®. R1 sei die Strecke PC' und wird mit r bezeichnet.

Abb. 5.21: Geometrie des liegenden Tropfens

Wenn man den Koordinatenursprung in den Scheitelpunkt des Tropfens legt,
d.h. z = 0 ist, gilt R« = Rz = b und damit k = 2 nv/b.
Damit ergibt sich fiir Gleichung(5.7)

nv (1/r + sin ®/x) = 2nv/b + g-p .z  bzw. (5.8)
1/(r/b) + sin ®/(x/b) = 2 + (z/b)(g-p b2/ nv) (56.9)

Der Wert g.po :b?/ny wird als Parameter P bezeichnet und definiert die
Form des Tropfens, widhrend die Grope des Tropfens von b abhingt (Zagar
und Bernhardt). Als Lésung ergibt sich nach weiteren Umformungen eine
Differentialgleichung 2. Ordnung. Diese haben Bashforth und Adams mit
einem Nidherungsverfahren bestimmt und x/b, z/b und V/b® (V # Volumen
des Tropfens) fiir bestimmte Winkel und B-Werte tabelliert.

Um die Oberfldchenenergie der fliissigen Phase zu erhalten, miissen neben
dem Tropfengewicht die in Abb. 5.20 skizzierten Mepgréfen aus dem Versuch
bekannt sein. Aus der Tropfengeometrie und dem -gewicht 14Bt sich die
Dichte der Fliissigphase berechnen. Der Vergleich mit dem bekannten

Dichtewert des Tropfens zeigt, inwieweit sich die bei obiger Berechnung
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vorausgesetzte rotationsellipsoide Form im Versuch eingestellt hat. Die
Differenz der beiden Dichtewerte lag bei den hier durchgefiihrten Versuchen
unter 5 %,

5.3.1.3.2 Versuchsauswertung fiir @ ¢ 90°

In diesem Fall kann man den Durchmesser des Rotationellipsoids Xs0 (bzw.
Xe) und zso nicht messen. Es ist deshalb nach obigen Verfahren nicht
moglich, die Oberflichenspannung des Tropfens zu ermitteln.
Der Tropfen wird als ein Kugelsegment angesehen und der Benetzungswinkel
nach

© = 2.arc tan (zo/Xo) (5.10)

berechnet (Zagar u. Bernhardt 1966). zo ist die Héhe des Tropfens, xo die
halbe Tropfenbreite,

Bei allen Versuchen nach der Methode des liegenden Tropfens diirfen keine
Wechselwirkungen zwischen der Fliissigphase und dem Festkérper oder der
Gasphase auftreten. Auch muf eine eventuelle Blasenbildung im

Tropfenmaterial vermieden werden.

65.3.1.4 Ergebnisse der Benetzungsversuche

5.3.1.4.1 Al20s

Zur Uberpriifung der Anlage und Versuchsmethodik wurden zu Beginn
verschiedene Versuche mit Alz20s3/Cu durchgefiihrt. Hierbeli wurde
insbesondere das in der Implantologie verwendete hochreine Alz0a wie auch
Al 23 benutzt. Die Versuche wurden bei Temperaturen von 1373 K, 1493 K,
1573 K, und 1773 K vorgenommen und hieraus eine Regressionsfunktion der
Benetzungswinkel und Oberflidchenenergie in Abhéngigkeit von der
Temperatur abgeleitet. Abbildung 6.22 zeigt zwei Beispiele (1373 und 1773
K) des Cu Tropfens. Man erkennt deutlich die schiechte Benetzung des
Al203: .
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Abb. 5.22: Cu - Tropfen auf Al203 Unterlage bei 1373 (a) und 1773 K (b)

Es liefen sich im Rahmen der Mefgenauigkeit keine Unterschiede im
Benetzungsverhalten zwischen Cu und Al 23 und Alz03 (med.) feststellen.
Die fiir Al20s (med.) ermittelten Benetzungswinkel, Oberflichenenergien und
zugehodrigen Adhéisionsarbeiten sind in den folgenden Tabellen und

Abbildungen zusammengefapt (Standardabweichung fir n=4).

Temp. (K] © [Grad] yiv  [J/m?] Waa [J/m?]
1373 137,47 + 1,39 1,388 £ 0,060 0,366
1493 135,92 £ 0,94 1,308 *+ 0,058 0,368
1573 123,68 =+ 1,61 1,299 = 0,039 0,580
1773 117,13 £ 1,33 1,143 + 0,084 0,622

Tab. 5.6: Benetzungswinkel, Oberflichenenergien und Adhisionsarbeiten fiir
das System Cu/Al20s

Der Verlauf von Benetzungswinkeln und Oberflichenspannungen des Kupfers

iiber der Temperatur ist in den folgenden Abbildungen dargestellt. Zum
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Vergleich sind in Abbildung 5.28 die Ergebnisse von Angelopoulos et al.
(1988) eingetragen
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Abb. 5.28: Temperaturabhingigkeit des Benetzungswinkels im System
Cu - Alz0s
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Abb. 5.24: Temperaturabhingigkeit der Oberflichenspannung im System‘
Cu - Alz03

Aus diesen Daten ergeben sich fiir den Benetzungswinkel und fir die
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Oberflichenenergie folgende Regressionsgleichungen:

o(T) = 138,42° ~ 0,0549° (T-Ts) R(©,T) = 0,89
nv(T) = 1,408 J/m®* - 6,00. 10-¢ J/m:.(T-Ts), R(y,T) = 0,97
Waa = 0,34 J/m? + 7,13.10"% J/m2.(T-Ts) R(Weq,T) = 0,78

Fiir weitere Berechnungen werden fiir 1973 K extrapoliert:
© (1973 K) = 105,456°, nv = 1,033 J/m?,

Obige Werte ergeben eine gute Ubereinstimmung mit verschiedenen
Literaturwerten. So geben beispielsweise Kozakevitch und Urbain (1957) bei
1473 K unter Argon nv = 1,3 J/m? an. Pawlek et al. (1961) und Gans et
al. (1963) ermittelten bei 1373 K v = 1,27 J/m® bzw. 1,28 J/m?, Zagar
“und Bernhardt (1966) maPen bei 1393 K einen Benetzungswinkel von
© = 134° und eine Oberflichenspannung von nv = 1,19 J/m? Simtliche
Angaben basieren auf der Methode des liegenden Tropfens.

5.3.1.4.2 Hydroxylapatit und Tricalciumphosphat

In einer weiteren Versuchsreihe wurden Benetzungsversuche mit
Hydroxylapatit und Tricalciumphosphat durchgefiihrt. Als Benetzungsmaterial
wurde hier nicht Cu verwendet, da die Schmelztemperatur mit 1356 K in
diesem Fall etwas hoch liegt. Es wurde als Hilfsmaterial Sn mit einem
Schmelzpunkt von 505 K gewéhlt. Das Benetzungsverhalten wurde bei 523
K, 773 K, 1023 K, 1273 K, 1473 K und 1573 K getestet.

Es waren keine Wechselwirkungen der Materialien untereinander erkennbar,
die Tropfen liefen sich nach Abkiithlung rilickstandslos von der Unterlage
entfernen und zeigten keine Blasenbildung. Auch im Rahmen einer
zusfitzlich vorgenommenen AES-Analyse war Kkeine Reaktion zwischen dem
geschmolzenen Zinn und der Unterlage festzustellen; im Querschliff war
keine Diffusion von Ca, O, P oder Sn nachzuweisen. Abbildung 5.25 zeigt
eine Aufnahme der Grenzfldche.
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Abb. 5.25: Grenzfldche Hydroxylapatit - Sn

Fir die einzelnen Temperaturen ergaben sich folgende Benetzungswinkel

und Oberflichenspannungen:

Temp. [K]

523
773
1023
1273
1473
1573

Tab. 5.7: Benetzungswinkel, Oberflichenenergien und Adhésionsarbeiten fiir

© [Grad]

159,6
169,1
165,56
139,4
125,7
122,7

+ +

H M

4

H+

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

nv  [J/m?]

0,509
0,562
0,494
0,353
0,334
0,325

+ 0,073

H 4 4+ 4+

H

0,100
0,014
0,067
0,072
0,103

Wad [J/m“]

0,032
0,037
0,047
0,090
0,142
0,148

+ H+ O+ M

H

0,009
0,010
0,027
0,043
0,041
0,029

das System HA-Sn (Standardabweichungen fir n=4)

Die Abbildungen 5.26 und 5.27 =zeigen die Temperaturabhéngigkeit des

Benetzungswinkels und der Oberfldchenspannung:
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Abb. 5.26: Temperaturabhiingigkeit des Benetzungswinkels im System
Sn - Hydroxylapatit
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Abb. 5.27: Temperaturabhingigkeit der Oberflichenspannung im System
Sn - Hydroxylapatit
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Aus obigen Daten konnten folgende Funktionen fiir die Abhédngigkeit von
der Temperatur gebildet werden:

o(T) = 167° - 0,03877° -(T-Ts) R(©,T) = 0,945
nv(T) = 0,5674 J/m? - 0,2295 . 108 J/m?.(T-Ts), R(»,T) = 0,906
Waa = 0,01 J/m? + 0,12066.10-% J/m2.(T—Ts) R(Waq,T) = 0,943

Auch in diesem Fall ergibt der Vergleich mit Literaturdaten eine gute
Ubereinstimmung. So verdffentlichten beispielweise Sauerwald und Schmidt
(1927) fiir 505 K einen Wert von nv = 0,518 J/m?2 Allen und Kingery
(1959), Monma und Suto (1960) und Gans und Parthey (1966) gaben
nv = 0,50 J/m? (1073 K), nv = 0,45 J/m? (573 K) und ne = 0,61 J/m?
(563 K) an.

An TCP wurden Benetzungsversuche bei 523 K, 773 K, 1023 K und 1273 K
durchgefiihrt. Die Ergebnisse sind in der folgenden Tabelle

zusammengestellt (£ Standardabw. fiir n=4):

Temp. [K] o [Grad] nv [J/m2] Waa [J/m?]
523 167,9 + 0,9 0,474 + 0,040 0,035 * 0,003
7738 166,1 + 2,8 0,661 + 0,027 0,048 £ 0,009
1023 148,2 + 6,9 0,443 * 0,063 0,068 + 0,018
1273 132,7 £ 6,2 0,376 + 0,054 0,135 + 0,032

Tab. 5.8: Benetzungswinkel, Oberflichenenergien und Adh#sionsarbeiten fiir
das System TCP-Sn

Der Verlauf von Benetzungswinkel und Oberfléichenspanﬁung iiber der

Temperatur ist graphisch in den Abbildungen 5.28 und 5.29 dargestellt:
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Abb. 5.28: Temperaturabhingigkeit des Benetzungswinkels beim
System TCP-Sn
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Abb. 5.29: Temperaturabhingigkeit der Oberflichenspannung von Sn
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Daraus resultierten folgende Funktionen fiir die Temperaturabhingigkeit:

© (T) = 161,9° - 0,0334°.(T-Ts) [K] R (6,T) = 0,94
nv (T) = 0,528 - 0,165-10-3.(T~Ts) [Jm~2?] R (y,T) = 0,69
Wa (T) = 0,02 + 0,129.1073.(T-Ts) [Jm~2] R (Wa,T) = 0,94

Es ergab sich eine gute Ubereinstimmung bei der Oberflichenenergie sowohl
zwischen diesen beiden Versuchsreihen wie auch mit den oben erwidhnten
Literaturdaten. Auffdllig ist der erhdhte Wert bei 773 K, der sich jedoch

auch innerhalb der in der Literatur angegeben Grenzen bewegt.

5.3.1.4.3 Titan und Co-Cr

In einer weiteren Versuchsreihe wurden Benetzungsversuche an den
Systemen Titan/Glas 8962 und Co-Cr/Glas 8962 vorgenommen. Allerdings
konnte mit diesen Werkstoffen nicht die Oberflichenspannung des Glases
ermittelt werden, da in jedem Fall der Benetzungswinkel deutlich unter 90°
liegt. Es blieb damit nur die Mdglichkeit, pv theoretisch abzuleiten oder
an einer deutlich schlechter benetzbaren Oberfliche zu messen.

Nach Dietzel (1942) ergibt sich wunter der Voraussetzung, dap die
Konzentration der Komponenten im Innern wie an der Oberfliche des Glases
die gleiche ist, fiir die Oberflichenspannung des hier verwendeten Glases
ein theoretischer Wert von v = 0,214 N/m (11783 K). K.H. Ludwig
(Universitdt Karlsruhe, persénliche Mitteilung) hat bei 1088 K eine
Oberflichenspannung von xnv = 0,168 N/m gémessen. Er benutzte dabei
eine Au-Unterlage,

Die Benetzungsversuche mit Titan wurden in zwei Serien durchgefiihrt. Bei
der ersten Serie lagen die Versuchstemperaturen im wesentlichen unterhalb
der Gitterumwandlungstemperatur (1155 K) des Titans, bei der zweiten Serie
dariiber. Fir die beiden Gitterarten ergaben sich verschiedene
Benetzungswinkel, wobei die Werte fiir a-Ti deutlich niedriger lagen. Die
Temperatur zu Beginn des Versuchs ist bedeutsam, da sich, wie die
Ergebnisse zeigen, der hdéhere Benetzungswinkel auch nach Uberschreiten
der Umwandlungstemperatur nicht einstellt. Es scheinen zwischen Glas und
«-Ti deutlich héhere Adhé#sionskrdfte zu bestehen als bei Glas und B-Ti.
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Temperatur © - Serie 1 © - Serie 2
K] Versuchsbeginn 1088 K Versuchsbeginn 1173 K
1088 12,1 £ 1,7 -
1123 ' 12,5 + 0,2 -
1173 12,9 + 0,5 28,9 + 4,9
1373 - 26,6 * 2,0
1473 - 24,3 + 1,7

Tab. 5.9: Benetzungswinkel Ti - Glas 8962

Obwohl der Temperaturbereich, in dem das Benetzungsverhalten der
Niedertemperaturmodifikation untersucht werden kann, bedingt durch den
Erweichungspunkt des Glases (1088 K) recht klein ist, wurden die weiteren
Experimente nach der Mehrphasengleichgewichtsmethode in diesem Bereich
vorgenommen. Dies geschah aus zwei Griinden. Zum einen ist die
Hochtemperaturmodifikation bei den hier diskutierten Anwendungsbereichen
nicht so bedeutsam, zum anderen steigt die Reaktionsneigung des Materials
mit steigender Temperatur. Besonders den letzten Aspekt sollte man bei der

angewandten Versuchstechnik vermeiden.

Die Benetzungswinkel bei der Co-Cr Legierung lagen noch wesentlich

niedriger:
Temp. [K] 1088 1123 1173 1278 1323
o [°] 14,24£3,0 9,0%1,1 5,6%£1,2 2,6£0,5 2,0

Tab. 5.10: Benetzungswinkel Protasul 21WF/Glas 8962

Allerdings traten bei den hohen Temperaturen Reaktionen auf, die sich
durch starke Verfdrbungen des Glases zeigten. Zusidtzlich im Hinblick auf
die weiteren Untersuchungen durchgefiihrte Gliihbehandlungen der Co-Cr
Leglerung ergaben Karbidausscheidungen besonders an den Korngrenzen, so
dap weitere Experimente mit diesem Material nicht in Frage kamen.
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5.3.2 Mehrphasengleichgewichtsmethode

5.3.2.1 Versuchsprinzip

Bei dieser Methode handelt es sich um ein indirektes Verfahren zur
Bestimmung der Oberflichenenergie von Festkdrpern. Es werden hierfir die
an der Oberfliche bei verschiedenen Gleichgewichtszustidnden vorliegenden
Kontaktwinkel bestimmt. Abhdngig vom jeweiligen Kontaktmaterial bzw. der

umgebenden Atmosphidre treffen verschiedene Grenzfldchenspannungen
zusammen:

Argon Metall
{nicht odsorbierende Gas-Atmosphdre) | teste oder flussige Phase)

Ysi Ysti

Yss Yss
teste Unterlage teste Unteriage
Yss =2 Yg, CcOS b/o Yss = 2¥g, COsS ‘9/2
' : (ss®)
{Furchen Winkel} (Dihedral Winkel)
a b

Abb. 5.30: Kontaktwinkel und Grenzflichenenergien am Durchstoppunkt von

Korngrenzen (Nikolopoulos 1974)

Der Fajl a. bezeichnet den sich unter einer Gasatmosphire ausbildenden
Furchenwinkel ¢, wihrend bei b. eine feste oder fliissige Phase (z.B. ein
Metall) wvorliegt. Zusammen mit der Young-Dupré Gleichung ergibt sich
folgendes Gleichungssystem:

Yes = 2.%sv-cos (@/2) (5.11)
¥ss = 2.7s1-cos (¢/2) (56.12)
Ysv = ¥Ys1 + pvecos O (5.13)

Lést man nun dieses Gleichungssytem nach % auf, so kann man auf
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diesem Wege bei Kenntnis der iibrigen Variablen die Oberflichenenergie der

festen Unterlage errechnen:

yov = YlvecOos 0O-+cos /2

" (cos ¢/2 - cos ¢/2) (5.14)

Die Grofen nv und © liegen als Ergebnisse der Benetzungsversuche vor.
Durch Einsetzen der entsprechenden Daten in obiges Gleichungssystem

kdnnen die iibrigen Grenzflidchenenergien (¥s1, ¥ss) berechnet werden.

Fiir die Mehrphasengleichgewichtsmethode werden also zunéchst
Hilfsmaterialien bestimmt, um dann die entsprechenden Kontaktwinkel
ermitteln zu koénnen. Diese Hilfsmaterialien (Cu, Sn, Fritte 8962) waren im

Rahmen der Benetzungsversuche schon ausgewihlt worden.

Bei Aluminiumoxid wurde zusitzlich der Einflufp adsorbierter Metaliddmpfe
auf den Furchenwinkel und die Oberﬂéichenenerg{e untersucht. Hierzu
wurden auPerdem die Furchenwinkel ¢* in einer Gas-Metalldampf
Atmosphére bestimmt (Abbildung 5.31) und die Oberflichenenergie nach
folgender Formel ermittelt (Nikolopoulos 1974, Nikolopoulos u. Ondracek
1982):

. Cos O - cos /2 - cos ¢/2
cos ¢/2 -{cos ¢/2 - cos ¢ /2)

(5.15)

Ysv = Ny

Argon +Metall - Dampf

{ quor‘bierende Gas - Atmosphdére )

Ysq = 2 Vgy COS 4’72

teste Unterlage  ( Furchen Winkel )

Abb. 5.31: Kontaktwinkel und Grenzflichenenergien an einer Korngrenze
unter Gas—Metalldampfatmosphire (Nikolopoulos 1974)
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5.3.2.2 Versuchsdurchfiihrung

Die Messung der Kontaktwinkel setzt in jedem Experiment die gleichen
Zustandsbedingungen voraus. Simtliche Versuche miissen deshalb bei einer
Temperatur oberhalb des Schmelzpunktes des Hilfsmaterials durchgefiihrt
werden. Zur Messung der Furchen— und Dihedralwinkel wird die Probe
thermisch gedtzt, d.h. bei einer Temperatur, die in der Regel zwischen 60
und 90 % der Schmelztemperatur des Festkorpers liegt, lingere Zeit gegliiht.
Danach erfolgt ein Abschrecken der Probe, um den Gleichgewichtszustand,
der sich bei der entsprechenden Temperatur eingestellt hat, einzufrieren.
Die Korngrenzen sind dann direkt unter dem Mikroskop zu erkennen und
konnen interferometrisch ausgemessen werden, Falls die erstarrte
Metallphase nicht von der Probe geldst werden kann, muf man Schliffe
senkrecht zur Probenoberfldche anfertigen und hieran direkt die Grdfe der
Kontaktwinkel bestimmen.

Eine Problematik besteht darin, die richtige Temperatur-Zeit Kombination
filr die Atzung zu ermitteln., Sind die Korngrenzen zu stark ausgebildet, ist
aufgrund der begrenzten Schiarfentiefe des Mikroskops keine zuverlissige
Messung moglich.

Aus dem Interferenzbild am Mikroskop kann man nach dem von Amelinckx
1953 abgeleiteten Zusammenhang den Furchen— bzw. Dihedralwinkel

errechnen:

tg (¢/2) = 9 {f‘ﬁ’,almz'd (5.16)

o : Auslenkungswinkel
d : Interferenzstreifenabstand

m : VergropBerungsfaktor

A : Wellenldnge des verwendeten

monochromatischen Lichts

Die Methode basiert auf der Annahme, daB die Korngrenzen senkrecht zur
Oberfldche bzw. den Interferenzstreifen verlaufen. Da man nicht sicher
angeben kann, ob dies tatsdchlich der Fall ist, werden pro Probe und
Temperatur mehrere, teilweise iiber hundert Aufnahmen ausgewertet. Unter
der Annahme, dap Abweichungen von der Senkrechten zufidllig sind, kann
man den Furchenwinkel als Mittelwert der Hiufigkeitsverteilung schétzen.

Die Furchen— und Dihedralwinkel werden jeweils fiir mehrere Temperaturen
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ermittelt, um anschliefend eine Temperaturfunktion der Oberfldchenenergie
ableiten zu koénnen.

5.3.2.3 Versuchsauswertung

6.3.2.3.1 Al:203

Die Proben wurden thermisch geédtzt bei 1573 K, 1773 K und 1973 K.
Versuche bei tieferen Temperaturen erbrachten keinen ausreichenden
Atzzustand, so daR die Kontaktwinkel nur ungenau bestimmbar gewesen
wiren.

Die Ausbildung der Kontaktwinke! wurde auch fir unterschiedliche
Glilhzeiten untersucht. Sobald sich der Gleichgewichtswinkel eingestellt
hatte, ergab sich durch Verlingerung der Gliihzeit keine Verdnderung mehr.
Bei zu langen Glihzeiten wurden die Winkel jedoch so tief, dap die
Schirfentiefe des Mikroskops fiir eine zuverldssige Auswertung nicht mehr
ausreichend war. Die Gliihzeiten lagen je nach Temperatur zwischen 0,56 und
16 h. Abbildung 5.32 =zeigt das Gefiige einer thermisch gedtzten Probe
sowohl ohne als auch mit Uberlagerung durch Interferenzstreifen.
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Abb. 5.32: Thermisch gedtzte Al203 Probe (1773 K, 2h), REM~Gefﬁgébild (a.)

V = 500x, mit Interferenzstreifen (b.) V = 1500x

Es wurden beim Alz03 fiir die drei angegebenen Temperaturen folgende
Furchenwinkel und Dihedralwinkel (& Standardabweichung) bestimmt:

Temperatur (K] Furchenwinkel ¢ [°] Dihedralwinkel ¢ [°]
15673 136,08 £ 9,38 (n=30) 150,46 + 5,63 (n=18)
1773 137,56 + 6,68 (n=82) 150,74 £ 7,14 (n=41)
1973 148,68 + 5,04 (n=48) 154,26 + 5,22 (n=30)

Tab. 5.11: Furchen~- und Dihedralwinkel beim Alz20s;

Abbildung 5.33 zeigt die Hiufigkeitsverteilung der Kontaktwinkel:
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Abb. 5.33: Hiufigkeitsverteilung der Furchen- (a.) und Dihedralwinkel (b.)
bei Alz0s (1773 K)

Auf der Basis dieser Werte ergeben sich als Regressionsgeraden:

¢arzozs = 85,33 + 0,0313.T [°] R = 0,84

@alzoa = 134,98 + 0,0095.T [°] R = 0,81
Hieraus resultiert filr die Extrapolation auf 1373 K: ¢{1373K) = 128,24
¢(1373K) = 148,02

Damit kann man nun nach Gleichung 5.14 die Oberflichenenergie von Alz0s
berechnen. Dies ist hier fiir das Temperaturintervall von 1373 K bis ;1973 K
geschehen, wobei zu beachten ist, dap bei 1373 K die Daten fiir Furchen-
und Dihedralwinkel wund bei 19783 K der Benetzungswinkel und die
Oberflachenenergie der fliissigen Phase extrapoliert sind. Auferdem sind die

Grenzflichenenergien yss und ys1 angegeben:
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Temperatur . Ysv Yss ¥sl
(K] [J/m?] (J/m2] [J/m2]
v
13783 1,747 1,626 2,769
1573 1,539 1,151 2,258
1773 1,204 0,871 1,725
1973 1,122 0,608 1,365

Tab. 5.12: Grenzflichenenergien an Alz0s-Cu

Daraus 14t sich die Temperaturfunktion der Oberflichenenergie von Al203
schitzen:

Yov = 3,26 - 1,11.10-3.T [J/m?], T in [K] R (., T) = 0,96
Yes = 3,68 - 1,62.10°3.T [J/m?] R (y.T) = 0,99
¥s1 = 6,00 - 2,37.19-3.T [J/m?3] R (,T) = 0,99

Die Auswirkungen einer Metall-Gas Atmosphire auf die Furchenwinkel
wurden beil einigen Proben untersucht. Es zeigte sich, daf die Anderungen
gegeniiber der reinen Gasatmosphdre nur minimal sind.

Bel 1573 und 1973 K wurden die Furchenwinkel mit 135,94° + 6,70° bzw.
149,00° % 5,50° ermittelt. Die Berrechnung von ¥sv mit Gleichung 5.15
ergab 1,63 bzw. 1,18 J/m2

5.3.2.3.2 Hydroxylapatit

Zur Bestimmung der Furchenwinkel wurden die HA Proben bel 1473 und
1673 K unter Argon wihrend 36 h gegliiht. Bei kiirzeren Glithzeiten war der
Gleichgewichtszustand noch nicht erreicht, wihrend lingere Zeiten - bis zu
100 h - keine Verbesserung brachten. Niedrigere Gliihtemperaturen ergaben
keine auswertbaren Ergebnisse.

Die Versuche konnten nur an den selbst hergestellten Proben durchgefiihrt
werden, da bei hoherer Porositit eine 2zu starke Ablenkung der
Interferenzstreifen erfolgt.

Bel 1473 K wurden an zwei Proben insgesamt 141 Furchenwinkel bestimmt.
Die mittlere Winkelgrtpe betrug dabei:
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¢ = 145,69° = 5,08°, n = 26
¢2 = 145,75° + 3,92°, n = 1156
Insgesamt ergibt sich fiir den Furchenwinkel: ¢aq73k = 145,74° * 4,14°.

Bei 15783 K wurden an drei Proben insgesamt 123 Winkel gemessen. Hier

betrug die mittlere Grofe des Furchenwinkels:

¢ = 151,04° + 4,52°, n = 28
@z = 149,11° * 3,76°, n = b5
2 = 150,13° + 3,98°, n = 40
Fir den Furchenwinkel bei 1573 K ergibt sich: g7k = 149,88° £ 4,06".

Abbildung 5.34 zeigt die Verteilung der Furchenwinkel bei diesen

Temperaturen:
n
26
20 )
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Abb. 5.34 : Hiufigkeitsverteilung der Furchenwinkel von HA bei 1473 K (a)
und 1573 K (b)

Die thermische Atzung fir die Dihedralwinkel lieferte nur bei den
Temperaturen 1873 K und 1473 K auswertbare Ergebnisse. Allerdings waren
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bei diesen Proben nicht so viele Winkel wie bei den Furchenwinkeln

auszumessen. Die Zahl reichte dennoch, um gesicherte Werte anzugeben:

91373K = 146,39° + 4,28°, n = 69
14738 = 150,28° £ 4,85°, n = 92
n
101
8- — -
6 - ||
4 —
a.
2_ i %
O%T%l;l;l:l{l%l:l%l‘%l;l%
137 139 141 143 146 147 149 161 163 166 167
Dihedralwinkel [Grad]
n
14 7
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b.
8_
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4
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140 142 144 148 148 160 162 164 166 168 180 182
Dihedralwinkel [Grad]

Abb. 5.35: Hiufigkeitsverteilung der Dihedralwinkel von HA bei
1373 K (a) und 1473 K (b)

Da nicht alle Kontaktwinkel bei der gleichen Temperatur gemessen werden
konnten (dies war nur bei 1474 K der Fall), muften die  iibrigen Werte

inter— bzw. extrapoliert werden. Dabei ergaben sich folgende Grofen:

0 ¢ "
1373 K 133,36 141,60 146,39
1473 K 129,47 145,74 160,28
1673 K 125,59 149,88 164,17

Tab. 5.18: Kontaktwinkel am System HA-Sn

Die Oberflichenspannung von Sn wurde fiir 18373 K mit nv = 0,3682 N/m
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interpoliert. Durch Einsetzen in Gleichung 5.14 konnte die
Oberflichenenergie des Hydroxylapatits berechnet werden, wobei wie oben
erwdhnt fiir 1373 K der Furchenwinkel und fiir 1573 K der Dihedralwinkel
extrapoliert  wurde. Zusdtzlich sind in Tabelle 5.14 noch die

Grenzfldchenenergien ys1 zwischen Hydroxylapatit und Sn angegeben.

Temp. [K] 1373 1473 1573
¥sv  [J/m?] 1,838 1,478 1,154
¥t [J/m?] 2,091 1,697 1,342
vss  [J/m2] 1,209 0,871 0,600

Tab. 5.14: Grenzflachenenergien von Hydroxylapatit—Sn

5.3.2.3.3 Titan

In diesem Fall war es wegen des engen Temperaturbereichs, in dem die
Versuche durchgefiihrt werden konnten, nicht méglich, eine
Temperaturfunktion der Oberflichenenergie zu erhalten. Die Kontaktwinkel

wurden bei 1123 K gemessen:

37
48

158,95° £ 3,96° n
156,32° + 4,50° n

P1123K

P1123K

Die Hiufigkeitsverteilung der beiden Winkel stellt sich wie folgt dar:

i-
1 2 } } i 1 1

o 1"ttt I — T
167 169 181 163 166

148 161 163 166
Furchenwinkel [Grad]
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Abb. 5.36: Hiufigkeitsverteilung von Furchen- (a) und Dihedralwinkeln (b)
bei Ti

Zusammen mit den [Ergebnissen der Benetzungsversuche und der
Oberflichenspannung des Glases (0,216 J/m2? bei 1123 K) erhilt man als
Oberfldchenenergie vom Titan: ¥n = 1,92 J/m?. PFir die anderen

Grenzfldchenenergien ergibt sich: s = 0,70 J/m2, ¥ = 1,71 J/m2.

Die Glilhzeiten betrugen zwischen 21 und 25 h Schwierig war manchmal die
Unterscheidung zwischen Korngrenzen und Subkorngrenzen, die bei einigen
Proben aufgetreten waren. In diesen Fillen muften zusédtzliche Querschliffe
angefertigt werden. Nachteilig erwies sich bei der Préparation die
Verformungsempfindlichkeit und Reaktionsfreudigkeit des Materials.
Abbildung 5.87 zeigt Interferenzstreifen an einer Titankorngrenze,

Der Vergleich mit Literaturdaten ergibt fiir jpri/sv  bel 1878 K einen Wert
von 1,7 J/m? (Koslikov et al. 1968) und fiir 1890 % 40 K gibt Kumikov

y = 1,96 £ 0,03 J/m? (‘zero creep') an. Im fliissigen Zustand wurden Daten
zwischen 1,39 + 0,04 J/m? (» 1950 K / Peterson et al. 1958) und 1,65 J/m?
(Allen 1963) gemessen, Miedema (1978) stellte folgende

Temperaturabhingigkeit fiir yn fest:
¥yrizev (T) = 2050 mJ/m? - 13.10-2 mJ/m?.T [K]

Fiir 1123 K ergibt sich damit ein Wert von n = 1,904 J/m?, der sehr gut
mit dem in dieser Arbeit experimentell ermittelten Wert lbereinstimmt.



1656

Abb. 5.37: Interferenzstreifen an einer Titankorngrenze, V = 1500 x
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5.4 Mechanische Verfahren

Im Gegensatz zu den in obigen Abschnitten aufgezeigten thermodynamischen
Methoden gestatten die mechanischen Verfahren eine Bestimmung der
Oberfldchenenergie bei Raumtemperatur. In der Regel kénnen sie jedoch nur
bel sehr spriden Werkstoffen wie belspielsweise Keramiken angewendet
werden. Die zu untersuchenden Materiallen diirfen keinen plastischen
Verformungsbereich aufweisen, da dieser entweder eine Ripbildung
unterbinden bzw. die zur RiPausbreitung notwendige Energie unzulidssig
erhéhen wiirde.

Es wurden im Rahmen dieser Arbeit drei Verfahren angewandt. Zunéchst
wurde die Oberflichenenergie durch Eindruckverfahren bestimmt, wobei sich
prinzipiell zwei Methoden, die beide auf dem Eindruck eines Korpers in die
Probenoberfldche beruhen, unterschelden lassen. Aus den sich Dbeim
Uberschreiten des elastischen Bereichs bildenden Rissen bzw. ihrer
Geometrie kann u.a. auf die Oberfldchenenergie geschlossen werden .

Die beiden Verfahren unterscheiden sich hinsichtlich des verwendeten
Priifkérpers. Wihrend man einmal einen sph#rischen Ko0rper benutzt, wird
beim zweiten Verfahren ein Diamant, meist nach Vickers, eingesetzt. Als
groBer Vorteil bei beiden Methoden gilt, daB man die Versuche mit sehr
kleinen Proben durchfiihren kann.

Neben den eben dargestellten Mdglichkeiten kdénnen auch andere
Bruchparameter zur Bestimmung der Oberfldchenenergie ausgewertet werden.
Die dritte hier angewendete Methode basiert auf der durch kontrollierte
Bruchversuche ermittelten Bruchenergie. Unter Berilicksichtigung der
Bruchfldchentopographie wird versucht, die Oberflichenenergie abzuleiten.
Die einzelnen Verfahren, ihre Durchfiihrung und Ergebnisse werden in den

folgenden Abschnitten erldutert,

6.4.1 Hertz'sches Eindruckverfahren

Beim Eindruck eines sphérischen Priifkorpers wie beispielsweise einer Kugel
aus Alz0s in die Probe entsteht ein Spannungsfeld um den Eindruck.
Wihrend des Versuches wird die Last, die auf die Kugel wirkt, erhdht, bis
sich bel der kritischen Last Pc ein Ringrifp ausbildet. Bei weiterer Erhdéhung
der Last breitet sich dieser Rif Kkegelférmig In dem Probenkdérper aus.
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Abbildung 5.38 zeigt schematisch die Ausbildung eines derartigen Risses.
Der erste Teil der Abbildung (a) gibt die Spannungsverteilung unter der
Kugel an. An Fehlstellen wie Mikrorissen oder Poren, die in der Oberfldche
vorhanden sind, startet das Ripwachstum bis sich schlieflich ein Ringrip
ausbildet (b), der sich bei weiterer Erhdhung der Last in den Probenkérper
hinein ausbreitet (c).

Abb. 5.38: Ripbildung bei Hertz'scher Pressung (nach T.R. Wilshaw 1971)

Als erster betrachtete Hertz 1896 dle dabel entstehenden Spannungen und
Verformungen. Er ging dabel von der Gililtigkeit des Hook'schen Gesetzes
sowie von homogenem und isotropem Material aus (Beitz und Hiittner 1981).
Es entsteht fiir eine mit der Last P beaufschlagte Kugel eine Kontaktflidche
mit dém Radius a zur Probe (Lawn 1968):
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a 3E (5.17).

Hierbei bezeichnet E den Elastizitdtsmodul der Probe, R den Kugeldurch-
messer und k wird definiert als

kK== [(1- 22) (1 - »'2) %— (5.18)

oo

mit

» (') = Poissonzahl der Probe (der Kugel)
E' = Elastizititsmodul der Kugel.

Durch den Faktor k wird ein eventuelles unterschiedliches elastisches
Verhalten von Kugel und Probe beriicksichtigt. Wenn méglich sollten beide
aus dem gleichen Material bestehen. In diesem Fall gilt k = 1.

In Abb. 5.39 sind die entsprechenden Grdéfen’ zusammengefaPt.

Abb. 5.39: Darstellung der Hertz'schen Pressung im Schnitt (nach Warren)

Matzke et ‘al. (1983) gehen bei ihren Versuchen davon aus, dap der Fehler
bei der Verwendung der projezierten Kontaktfliche gegeniiber dem realen
sphirischen Kugeleindruck in den weiteren Rechnunéen weniger als 0,5 %
ausmacht.
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6.4.1.1 Versuchsauswertung

Es besteht ein, von Auerbach (1891) als erstem erkannter, linearer Zusam-
menhang zwischen der kritischen Last P und dem Radius der verwendeten
Kugel:

Pc = A .R (6.19)

wobei A als Auerbach—Konstante bezeichnet wird. Diese Konstante ist
proportional zur Bruchoberflichenenergie der Probe (Roesler 1956). Das
Auerbach Gesetz ist anhand der hier durchgefiithrten Versuche in Abbildung
5.45 grafisch dargestellt.

Zwei Erkldrungsansidtze haben sich im Laufe der Zeit fiir diesen
Zusammenhang herausgebildet. Das "flaw statistical argument" geht davon
aus, dap die Ripausbildung an schon vorher vorhandenen Fehlstellen
initiiert wird, so daB das Auerbach-Gesetz die Wahrscheinlichkeit fiir das
Vorliegen dieser Fehlstellen widerspiegelt. Vertreter des "energy balance
argument” hingegen erklidren das Entstehen des kegelférmigen Risses durch
das Gleichgewicht, das sich aus der ©beim Bruch freigesetzten
Dehnungsenergie und dem Energiebetrag, der fiir die Bildung der neuen
Oberfliche aufgewendet werden muf, ergibt (Matzke et al. 1980). Frank und
Lawn (1967) haben in zahlreichen Experimenten letzteren Ansatz bestdtigt,
falls die Proben iiber eine ausreichende Zahl von Poren entsprechender
Grbfe verfiigen.

Um nun aus der kritischen Last, d.h. der Last bei der die Ringrisse
entstehen, auf die jeweiligen Oberfldchenenergien schliefen zu koénnen,
bedienten sich Wilshaw (1971) und Warren (1978) bruchmechanischer
Grundlagen und gelangten zu folgendem Zusammenhang, der die Beziehung
zwischen der RiBlinge ¢ (gemessen in die Probe hinein) und der zur
weiteren Ausbreitung dieses Risses notwendigen Last Pe angibt. Diese Last
wird auch oft als kritische Last P. bezeichnet, die notwendig ist, um einen

Ringrip der L&nge c aus einer geeigneten Fehlstelle entstehen zu lassen:

. kR 8
Pe = 9(12—1)2) - £ [fg o(b)/(c2 - b2)t/2 db]-2 (5.20)

o(b) gibt die Hauptzugspannung im Abstand b von der Oberfldche in
Richtung des Risses an. Der Parameter B ist eine Konstante und beschreibt

den Widerstand des Materials gegeniiber weiterer Rifausbreitung. Allerdings
gibt es Im Fall des Kegelrisses keine exakte analytische Losung fir diesen
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Spannungsintensitdtsfaktor (Matzke et al. 1983). Man kann deshalb nur
Ndherungslésungen angeben. So wird in den meisten Fillen der
Spannungsintensititsfaktor des Hertz'schen Risses gleich dem Kic-Faktor
eines geraden Risses mit der Linge 2c gesetzt. In diesem Fall nimmt B den
Wert 8x%/27 an. Fir einige Carbide schlug Warren (1978) einen Wert von
B = 40 vor. Er hatte diesen empirischen Wert aus der Oberflichenenergie
der betreffenden Werkstoffe abgeleitet. Dies bedeutet, dap die reale durch
den Rip entstandene Oberfliche wesentlich groBer ist als die geometrisch
errechnete., Abbildung 5.40 illustriert diese Erkldrungsmoglichkeit fiir
erhéhte ¥ bzw. Kic—Werte. Falls ¥ = o-%ea1 ist, so kénnen nach Warren
aus den moglichen Abweichungen des Risses vom angenommenen geradlinigen
Verlauf 3— bis 4-fach hohere a—-Werte folgen.

Annahme C=al
) } AANAAANAAN azVT
¢ c
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Abb. 5.40: mdégliche Variation der Bruchflichenenergie in Abhingigkeit von
der RiBgeometrie (nach Warren 1978)

Das Integral in Gleichung 5.20 hingt sowohl von der Poissonzahl » wie
auch von der Lage des Risses in Bezug auf die Kontaktfliche ab. Warren
(1978) leitete durch numerische Integration die zur weiteren Ausbreitung
des Risses notwendige Last P als PFunktion von der Ripldnge c¢ ab. In
Abbildung 5.41 sind diese Funktionen fiir zwei Fille dargestellt. Wenn der
Rip mit dem Umfang der Kontaktfliche zusammenfdllt, liegt ein r/a
Verhédltnis von 1,0 vor. Meist wird der Rif jedoch auPerhalb der
Kontaktfliche liegen, so daPp r/a > 1,0 ist. C ist in der folgenden Abbildung
durch den Radius der Kontaktfliche normiert worden:
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Abb. 5.41: Darstellung der zur Rifausbreitung nétigen Last in Abhangig-
keit von der Ripldnge fiir zwei RingriBdurchmesser {nach Warren
1978)

In der tiiberwiegenden Zahl der Fille liegt ein r/a Verhiltnis von 1,05 bis
1,4 vor (Warren 1978). Dann ergibt sich fiir die P - c¢/a Funktion ein
Minimum wie dies am Beispiel r/a = 1,1 in Abb. 5.41 gezeigt iét.

Warren geht davon aus, dap, wenn Poren mit einer MindeétgrﬁBe von c''/a

vorliegen, ein Hertz'scher Rip zuerst bei der Minimallast P''entsteht:

— " R J’-k*R . a . 15 I
Po = P'= pr—plgy 1 [07]72 (5.21)

Hierbei ist aus Vereinfachungsgriinden das Integral in Gleichung 5.20 durch
[©"]-2 ersetzt worden. Fir ein gegebenes Material kann man einen Teil der

Gleichung zur Konstanten B” zusammenfassen:

Pc = P"= B"¥.R (5.22)
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Man erkennt die eingangs erwidhnte Proportionalitit zwischen Kkritischer
Last und Kugelradius.

Damit kann nun die Bruchflichenenergie y durch Messung von Pc bestimmt
werden, wenn (a/c')[®']-2 bekannt sind. Warren hat diesen Ausdruck fir

eine Reihe von r/a und » Werten mittels numerischer Integration bestimmt:

8000+ t/6:1.05

4000

43"
T T T T T ¥

0 i 1 .
02 0.25 0.3

Poisson-Zah]l V

8000

T

15?2

i LO00

a

[} 1 1 i {
1 11 1.2

Normalisierter Ripradius /¢

Abb. 5.42: Die Funktion a/c"{¢'"]-2 in Abhidngigkeit von » und r/a
(Warren)
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Die Bruchflichenenergie ergibt sich mit diesen Werten nach folgender
Formel:

_ Pc (1 = 12)
v = B-k-R-(a/c")[m"]-2 (5.23)

Der Kic—Faktor ist mit der so ermittelten Oberfléchenehergie wie folgt
verkniipft:

Kic = [2%-E/(1 - p2)|1/2 (5.24).

Zur Unterstiitzung bei der RiPerkennung wurde von einigen Autoren
die Schallemission gemessen . Widhrend das Ger#uschniveau im
unterkritischen Lastbereich recht nledrig lag, konnte die Ripbildung

aufgrund des starken Anstiegs der gemessenen Impulse gut verfolgt werden.

5.4.1.2 Versuchsdurchfiihrung

Die Versuche wurden an einer Instron Universalpriifmaschine 8062 und den
Werkstoffen Al 23, Al20s (med.), Ceravital Glaskeramik, Hydroxylapatit, TCP
und Sigradur Glaskohlenstoff durchgefiihrt. Als Prifkérper Wurden AlOs -
Kugeln mit 4,56 , 7 und 10 mm Durchmesser eingesetzt.

Die Materialien lagen als scheibchenférmige Proben vor, die mit
Diamantpaste bis mindestens 6 pm poliert worden waren. Eine speziell
konstruierte Halterung gewéhrleistete ein planparalleles Schleifen der
Proben. _

Es bestanden zun#ichst Bedenken bei der Anwendung dieser Methode, da die
meisten Werkstoffe eine sehr hohe Dichte aufwiesen und damit zu wenig
Poren filir die Rifinitiierung vorlagen. Einzig das Hydroxylapatit schien von
Anfang an gut geeignet zu sein. Im Laufe der Priparation kam es
insbesondere beim Alz20s zu - kaum vermeidbaren - Ausbriichen, die die
Ripbildung einleiten konnten.

Die Versuche begannen mit niedrigen Lasten, die dann laufend bis zur
Entstehung der Ringrisse Inkrementiert wurden. Die Lasterhﬁhungen
betrugen in der Regel 10 bis 20 N. Anschliefend wurden die Eindrilicke bzw.
Risse unter dem Mikroskop betrachtet, vermessen und fotographiert.

Die Versuchsauswertung gestaltete sich in den meisten F#llen recht



174

schwierig, da sich oft nur sehr feine Risse ausbildeten. Manchmal waren sie
nur im polarisierten Licht wunter dem Mikroskop zu erkennen. Zur
Auswertung kamen nur Risse, die gerade erkennbar waren bzw. sich kaum
zu einem Ring geschlossen hatten. Ein Rif wie der in Abbildung 5.43

gezeigte deutet auf eine stark iliberhdhte Last hin.

Abb. 5.43: RiBausbildung bei stark iliberhohter Last

Bei einigen Proben, die eine zu hohe Porositidt aufwiesen, ergab sich beim
Eindruck eine plastische Verformung wie dies in Abbildung 5.44 gezeigt
wird. Es war in diesen Fillen - hauptséchlich bei TCP und einigen HA

Proben von Friedrichsfeld — keine Auswertung moglich.
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Abb. 5.44: Verformung einer TCP-Probe beim Eindruck der Kugel

Es wurde auch versucht, die Oberflichenenergie von Knochenmaterial nach
dieser Methode zu ermitteln, doch verformte sich dieses ohne Bildung von
Hertz'schen Rissen. Versuche mit dem getrockneten Material fiihrten zu
einem Bruch der Probe an den wihrend des Trocknungsprozesses

entstandenen Rissen.

5.4.1.3 Versuchsergebnisse

Fiir die untersuchten Materialien wurde mit den drei verwendeten Kugeln
(4,6 , 7 und 10 mm ¢) das Auerbach Gesetz bestdtigt. In Abb. 5.45 ist
dieser Zusammenhang zwischen der fiir die Entstehung des Hertz'schen
Risses notwendigen kritischen Last Pc und dem Kugelradius R dargestellt.

Tabelle 5.15 zeigt die fiir Hydroxylapatit, Glaskohlenstoff, Ceravital, Al 23
und Alz0s (med.) ermitteiten Ergebnisse. In der Regel basieren diese Daten
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auf drei bis finf Versuchen. Bei der Auswertung der Versuche wurde
B = 8.2%/27 gewdhlt. Die Standardabweichung wurde nur ermittelt, wenn
mindestens vier auswertbare Eindriicke vorlagen.

kritische Last Pc [N]

1400
1200
1000
800
600
400

200

Kugelradius R [mm]
—— Hydroxylapatit —+ Ceravital —%- Sigradur ~&— AlI203 (med.)

Abb. 5.45: Zusammenhang zwischen Kkritischer Last Pc und Kugelradius R bei
verschiedenen keramischen Werkstoffen

Material R Pc r/a 4 Y
[mm] [N] [J/m?] [%]
HA 2,25 100 1,19 2,11
3,6 180 1,80 2,62
56,0 240 1,22 2,22 4,1
HA (Friedr.f.) 2,25 60 1,14 2,05
Ceravital 2,25 310 1,41 7,93 2,2
3,6 380 1,31 6,25

6.0 520 1,29 6,00 6.5



Material R Pe r/a ¥ A"
(mm] (N] (J/m?] (%]
Sigradur 2,25 500 1,08 39,73
3,5 900 1,06 41,79
5,0 1300 1,02 23,24
Al203  (med.) 2,25 700 1,16 19,87 6,8
3,5 950 1,12 17,03

Tab. 5.15: Versuchsergebnisse fiir einige keramische Werkstoffe

Eine gute Ubereinstimmung der mit verschiedenen Kugeln gemessenen
Oberflichenenergien 14Bt sich beim Hydroxylapatit feststellen. Auch die
Abweichungen innerhalb der einzelnen Versuchsreihen waren sehr gering. Es
ergibt sich ein mittlerer Wert von ¥ = 2,28 J/m?, Abbildung 5.46 zeigt
Beispiele von Ringrissen fiir R = 3,5 und 5,0 mm.

Wie schon oben erwdhnt war die Riferkennung oft schwierig. Eine
Verbesserung insbesondere flir die fotographische Dokumentation Kkonnte

durch polarisiertes Licht erreicht werden.

el GRS
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b

Abb. 5.46: Ringrisse in Hydroxylapatit, R = 3,5 mm, P = 180 N (a), R= 5
mm, Pc = 240 N (b), V = 75 x

An den von der Fa. Friedrichsfeld bezogenen porésen HA-Proben ergab sich
in zwei Fillen eine Ripbildung. Die dabel ermittelten Ergebnisse sind obiger
Tabelle zu entnehmen,

Bei Ceravital, Sigradur und Aluminiumoxid zeigt sich die Empfindlichkeit
dieser Methode in Bezug auf Fehlistellen in der Probenoberfliche. Allerdings
ergibt sich auch fiir die Glaskeramik eine gute Ubereinstimmung der
Resultate untereinander. Die Werte erscheinen allerdings auf den ersten
Blick etwas hoch. Genaue Vergleichszahlen liegen in der Literatur nicht
vor. Ein Vergleich mit Daten dhnlicher Gldser wie beispielsweise bei Weber
et al. (1984) liefert 3,3 J/m?2 < ¥ < 8,9 J/m?,

Wesentlich schlechtere Ergebnisse ergaben sich bei Sigradur und
Aluminiumoxid - vermutlich aufgrund einer zu hohen Probendichte. Beim
Glaskohlenstoff waren bei gleichen Lasten erhebliche Unterschiede im
Durchmesser des Ringrisses zu verzeichnen., Daraus resultierten stédrkere
Abweichungen sowohl innerhalb als auch zwischen den einzelnen
Versuchsreihen. Der Variationskoeffizient lag bei bis zu 30 %.
Die Abbildungen 5.47 und 5.48 zeigen jeweils ein Beispiel eines Hertz'schen

Risses in diesen beiden Werkstoffen.
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200 P reoneon

(B4T VI

Abb. 5.47: Hertz'scher Ringrip in Ceravital Glaskeramik,
R =5 mm, Pc = 520 N, V = 75X

=

Abb. 5.48: Hertz'scher Ringrip in Glaskohlenstoff, R = 3,5 mm,
Pc = 900 N, V = 80x
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Die oben geschilderte Problematik einer zu hohen Probendichte schien
zumindest teilweise auch auf Al20s (med.) zuzutreffen. Die kritische Last
Pec bel der groften Kugel (R = 5 mm) konnte nicht zuverldssig angegeben
werden. Hierbei waren entweder keine Risse zu erkennen oder es deuteten
mehrere Risse bei einem Eindruck auf eine stark iiberhdhte Last hin.
Abbildung 5.49 zeigt ein Beispiel eines bei 700 N (R = 2,25 mm)

entstandenen Risses.

: 78 B 138 oM
206 K LB4B

Abb. 5.49: Hertz’'scher Ringrif in Al20; (med.), R = 2,25 mm, Pc = 700 N

Das Verfahren der Hertz'schen Pressung hat Vorteile beziiglich der
Probendimension und der schnellen Versuchsdurchfithrung, weist jedoch in
manchen Fillen prinzipielle Nachteile auf. Zum einen sind die Risse oft
sehr schlecht erkennbar (evtl. Probenitzung etc.), zum anderen miissen zur
RiBinitiierung Fehlstellen bestimmter Grope mit einer entsprechenden
statistischen Verteilung vorliegen. Ist dies nicht der Fall, so tritt erst bei
stark iiberhdhter Priiflast eine Ripbildung auf. Aus diesem Grund war die
Untersuchung einiger Proben schwierig und die Ergebnisse sind mit
entsprechender Vorsicht zu interpretieren.

Die gerade skizzierten Erschwernisse treten beim Eindruck mit einem
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Vickers Diamanten nicht auf,

Ein Vergleich der durch die verschiedenen Methoden erhaltenen Ergebnisse
und - sofern moglich - ein Vergleich mit Literaturdaten und eine
Diskussion der Resultate erfolgt in Abschnitt 6.56.

5.4.2 Vickers-Eindruck

5.4.2.1 Versuchsprinzip

Bei diesem Verfahren treten zwei unterschiedliche RiBgeometrien, der
Palmquist Rif wie auch der sogenannte ‘half penny'-Rif, auf. Abb. 5.50
zeigt dlese beiden Mdoglichkeiten und die entsprechenden . . RiBgrégen

(o

2
R R ——

Palmquist Rip

'Half-Penny'-Rip

Abb. 5.50: Ripbildung und ~geometrie beim Vickers Eindruck (nach Matzke
1987)

Der Spannungsintensititsfaktor kann bei dlesem Verfahren nach folgender
Beziehung abgeleitet werden: '
Kic = H-ait/2 . (E/H)2/% - g(c/a1) (6.25)

Hierbei ist H die Hirte und g(c/ai) wird fiir den Fall ¢ > a1 empirisch
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abgeleitet als 0,067 (c¢/a1)-3/2 (Matzke 1987).
Damit ergibt sich y aus:

2, - p2
y = Haelop) (5.26) ,

Der groPe Vorteil dieses Verfahrens liegt darin, daf die Risse wesentlich
leichter zu finden sind als bei der Hertz'schen Methode, da der Eindruck
des Diamanten besser festzustellen ist. Weiterhin ist dieses Verfahren
unabhéingig von der Porenkonzentration der Probe.

Obwohl die oben angegebene Beziehung zun#ichst nur empirisch fiir 'half-
penny' Risse abgeleitet worden war, wurde von verschiedenen Autoren
gezelgt, dap sie sowohl fiir Palmquist als auch fiir "half penny' Risse
anwendbar ist (Weber et al. 1984, Laugier 1987),

Problematisch bei der Versuchsauswertung ist bisweilen die Messung der
Riplange. Abb. 5.51 zeigt schematisch einige mégliche Rifgeometrien:

AALRA

(ii) (iii) (iv)
Abb. 5.51: Verschiedene Rifgeometrien beim Vickers-Eindruck (nach Warren
et al. 1987)

Man mipt in diesen Fillen meist die - auf eine Linie parallel zur Dia-
gonalen des Eindrucks - projezierte Lidnge des Risses.
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65.4.2.2 Versuchsdurchfithrung

Bei Lasten von unterhalb 6 N wurden die Versuche an einem Leitz
Mikroh#rtetester durchgefilhrt. Ein weiteres Hirtepriifgerit (Zwick) stand
fir hbhere Lasten bis zu 100 N zur Verfilgung. Die Proben wurden vor
Versuchsbeginn geschliffen und bis auf 3 pm poliert. Fir jedes Material
erfolgten bei verschiedenen Lasten jeweils drei bis fiinf Eindriicke, die
anschlieBend vermessen (ai, c¢) und fotografiert wurden. In der Regel lag
die Priuflast zwischen 0,98 N und 19,6 N. Es wurden Al 23, Al20z (med.),
Hydroxylapatit und Ceravital untersucht. AuPerdem wurden einige Versuche
an Knochenmaterial durchgefithrt. Beim Glaskohlenstoff waren auch bei
hohen Lasten (ca. 20 N) keine Risse erkennbar. Eine weitere Erhéhung der
Priiflast fithrte zur Bildung von Ringrissen innerhalb des Diamanteindrucks,
so dap eine RiBldngenbestimmung nicht mdglich war.

5.4.2.3 Versuchsergebnisse

Die Ergebnisse der Vickers Eindrticke sind in  Tabelle 5.16
zusammengestellt. Die Standardabweichung der Oberflichenenergie wurde nur

angegeben, wenn mindestens vier auswertbare Ergebnisse vorlagen.

Material Priiflast H Kic Y ]
(N] [GPa] [MNm-3/2] [J/m2] [J/m?]
HA 1,96 4,24 0,68 1,84 0,12
Ceravital 0,98 5,66 0,68 2,39 0,32
1,98 5,45 0,56 1,61 0,17
2,94 5,69 0,59 1,78 0,21
4,90 5,68 0,61 1,35 0,08
Al 23 1,96 16,15 2,87 10,59
2,94 16,46 2,32 6,75
4,90 15,37 3,34 13,96
Alz03 (med.) 2,94 18,89 4,10 21,06
4,90 19,08 3,82 18,22

Tab. 5.16: H, Kic und ¥y durch Vickers-Eindruck ermittelt
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Die folgenden Abbildungen zeigen fiir die einzelnen Materialien die

Rifausbildung infolge des Eindrucks.

Ceravital (4,90 N), V = 500x

HA (1,96 N), V = 750x
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& oph e

IHTERFERE

Al203 (med./ 4,9 N), V = 1500x

Abb. 5.52: Rifausbildung bei Ceravital, Hydroxylapatit, Al 23 und Alz20s
(med.) nach Vickers Eindruck
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Sehr gute Resultate ergaben sich beim Ceravital. Die Ripausbreitung
erfolgte geradlinig ohne Verzweigungen und die Riplinge war gut =zu
erkennen. Simtliche Ergebnisse (H, Kic und %) liegen eng beieinander. Auch
beim Hydroxylapatit war eine gute Auswertung moglich. Allerdings konnte
die Priiflast nicht in einem so weiten Bereich wie beim Ceravital variiert
werden. Im Gegensatz zu Ceravital ergibt sich bei Hydroxylapatit eine gute
Ubereinstimmung zZu den mit anderen Verfahren bestimmten
Oberfldchenenergien.

Schlechter war die Situation fiir Al203, da die Risse verzweigten und nicht
immer an den Ecken des Eindrucks starteten.

Auch mit dem Vickers-Eindruck konnten beim Knochenmaterial keine
auswertbaren Risse erzeugt werden. Der Rinderfemur l4Bt sich i)lastisch 50
weit verformen, daf entweder keine Risse erkennbar sind oder bei Lasten
oberhalb 200 N (!) die Probe um den Eindruck herum zerbricht bzw.

zerquetscht wird.

65.4.3 Ableitung der Oberflichenenergie aus der Bruchenergie

5.4.3.1 Theoretische Betrachtungen

In einem weiteren Ansatz wird versucht, die Oberflichenenergie durch
Bestimmung der Bruchenergie des betreffenden Materials zu ermitteln. Es
liegt dabel die Uberlegung zugrlinde. dap sich sprode Werkstoffe nicht
plastisch verformen. Deshalb miipte die zum Bruch aufgewandte Energie
gleich dem Energiebetrag sein, der zur Schaffung der zwei neu
entstehenden Oberflichen notwendig ist, d.h.

G = 2.7 (6.27)

G wird als Energlefreisetzungsrate bezeichnet. Dieser Zusammenhang war
zuerst von Griffith formuliert worden wund es ist im Griffith'schen
Gleichgewicht dle zur Erzeugung der neuen Oberfliche aufzuwendende
Energie gleich der Oberflichenenergie im thermodynamischen Sinne.

Allerdings kann man bei der Betrachtung der Oberfliche nicht - wie bisher
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hauptséchlich aus Praktikabilititsgriinden geschehen - von der Projektion
dieser Fldche ausgehen. Die ‘wahre', dreidimensionale Bruchfldche ist in
jedem Fall groer. Filr die Bestimmung der Oberflichenenergie auf diesem
bruchmechanischen Wege stellt sich damit eine zweiteilige Aufgabe.
Zunéchst’mﬁssen die Bruchenergien ermittelt und danach die entstandenen
Bruchflichen moglichst genau ausgemessen werden. '

Die meisten Methoden zur Bestimmung der Oberflichenenergie sind,
insbesondere bei Festkdrpern, experimentell recht aufwendig. Deshalb sollte
nun ein moglichst einfaches Verfahren getestet werden. Es war die
Bestimmung der Bruchenergien der verwendeten keramischen Werkstoffe
durch ein Pendelschlagwerk vorgesehen. Hierzu stand das Modell CPSA der
Fa. Wolpert/Ludwigshafen zur Verfiigung. Die maximal mogliche Schlagarbeit
betrug 0,6 J (Charpy-Hammer). -

Mit Alz0s Stidben (Al 23) der Dimension 8.-8.560 mm wurden unter Variation
von Kerbform (Chevron notch wund gerader Sigeschnitt) und -grépe
verschiedene Versuchsreihen durchgefithrt. Die gemessenen Bruchenergien
lagen jedoch fir alle Serien deutlich hdéher als entsprechende
Literaturwerte. Dies ist einmal auf Reibungskridfte der Probe an den
Wideriagern des Pendelschlagwerkes beim Bruch zurilickzufilhren. Zum
anderen wurde ein Teil der zugefiihrten Energie in kinetische Energie der
Bruchstiicke umgewandelt, d.h, diese wurden nach dem Bruch bis zu 50 cm
weggeschleudert. Es wurde versucht, letzteres zu vermelden, indem der
Hamme'r des Pendelschlagwerkes nur so weit ausgelenkt wurde, daPp seine
Energie gerade zum Bruch der Probe ausreichte. Dennoch liefen sich mit
dieser Methode keine verwertbaren Ergebnisse erzielen. In jedem Fall war
die Ripausbreitungsgeschwindigkeit zu hoch. Es mufte demnach ein anderes
Verfahren angewandt werden, das eine wesentlich niedrigere kontrollierte
RiBausbreitungsgeschwindigkeit ermdéglichte. |

Zur bruchmechanischen Charakterisierung ‘werden verschiedene
Probengeometrien eingesetzt (cT, DT oder Biegebruchproben mit
verschiedenen Kerbformen). Prinzipiell liefen sich Bruch- und
Oberfldchenenergien mit jeder Form bestimmen. Gilman (1960) beispielsweise
bestimmte Oberflichenenergien durch Spaltung verschiedener Kristalle,
wobei er eine Probengeometrie &hnlich der CT-Probe verwendete.
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Abb. 5.63: CT, DT und Biegebruchprobe (Wellinger et al. 1976, Munz 1983)

Fiir diese Untersuchung wurden zur besseren Vergleichbarkeit der
Ergebnisse fiir alle Materialien Biegeproben benutzt. Diese liefen sich mit
vertretbarem Aufwand herstellen bzw. beziehen. Auperdem mupten die
Bruchflichen der Proben der anschliefenden Vermessung mit verschiedenen
Verfahren zuginglich sein.

Es wurde der 3-Punkt Biegebruchversuch gewdhlt. Der wesentliche
Unterschied liegt in der Ripkinetik. Im Gegensatz zum Pendelschlagwerk 14t
sich die Vorschubgeschwindigkeit genau regeln, wobei auch sehr kleine
Werte (z.B. 1 upm/h) gewdhlt werden koénnen. Auf die Bedeutung einer
stabilen RiBausbreitung bei derartigen Versuchen hat Nakayama (1965)
hingewiesen. Bel einem katastrophalen Bruch, wie in Abbildung 5.54 Fall A
dargestellt, ist die in der Probe und der Maschine gespeicherte elastische
Energie so grof, dap sich beim Anliegen der maximalen Spannung der RiB
sofort schlagartig und unkontrolliert ausbreitet. In diesem Fall ist der zum
Bruch der Probe notwendige Energiebetrag nicht genau bekannt.
Teilabbildung C zeigt den Fall des kontrollierten Bruches, bei dem sich der
RiB nach seiner Initilerung nur durch Aufwendung von zus#tzlicher Arbeit
weiter ausbreitet. Abbildung B zeigt den prinzipiellen Verlauf eines
semistabilen Risses. Dieser verlduft zu einem gropen Teil unkontrolliert
geht dann jedoch in einen stabilen Rip {iber. Eine Bestimmung der
Bruchenergie bzw. Oberflichenenergie nach diesem Prinzip ist nur in den
letzten beiden Fiéllen zuverlissig mbglich.
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Abb. 5.54: Katastrophaler (A), semistabiler (B) und stabiler Bruch (C)

Eine stabile RiPausbreitung setzt zun#échst einmal einen méglichst steifen
Versuchsaufbau voraus. AuPerdem iiben die Kerbgeometrie und besonders die
—tiefe einen entscheidenden Einflup auf die Ripausbreitung aus. Fir die
hier durchgefithrten Versuche wurden die Proben durch S#igeschnitte
gekerbt. Die meisten Werkstoffe brechen bei einem Verhiltnis Kerbtiefe (c)
zu Probenhoéhe (d) von unter 0,5 katastrophal, so dap hier in der Regel ein
¢/d Verhiltnis >0,6 gewidhlt wurde. |

Die zum Bruch der Probe notwendige Energie U wird als Integral der
wihrend des Versuchs aufgezeichneten Kurve - Kraft F vs. Mittendurch-
biegung fa der Probe - berechnet. Ohne Beriicksichtigung der erst im
zweiten Schritt genau bestimmten Bruchfliche , d.h. bei Verwendung der
Projektion dieser Fliche, ergibt sich fiir die Oberfldchenenergie:

y =0/ 2.bd(d - @) (6.28)
b : Probenbreite

Davidge und Tappin (1965) gehen davon aus, dap die Oberfldchenenergie
nicht filr alle Phasen des Bruches gleich ist. Sie unterscheiden zwischen
der nach obiger Methode (work of fracture) bestimmten Oberfldchenenergie
¥, die einen Mittelwert aus dem gesamten Bruchvorgang darstellt, und n
als der Oberflichenenergie bei Ripinitilerung. Die Autoren fiihren dies
hauptsdchlich auf unterschiedliche Mechanismen der RiBentstehung zuriick
sowie auf die Tatsache, dap je nach Material die Ripinitiierung mehr oder
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weniger Energie benétigt als die Rifausweitung.
Davidge und Tappin ermittelten p1 durch Bestimmung von (dU/dA). Diese
GroBe berechneten sie aus der Spannungsverteilung an der Kerbe:

9-(1-22).Pgt.12.(c/d)

n = §-E+b- (d-c)9 (5.29)

Pr bezeichnet die Bruchlast und f(c/d) ist ein gemidf Abb. 5.656 von der
Probenhéhe und Kerbtiefe abhingender Parameter,

0-8 T T 1 Y T T

(23] 02 o3 04 (43 (2] o7

Abb. 5.55: Verlauf der Funktion f(c/d) in Abhingigkeit von c¢/d

Eine genaue Herleitung dieses Zusammmenhangs liefern B. Gross und J.E.
Srawley (1965), J.E. Srawley und W.F. Brown (1964) sowie J.M. Corum
(1966).

5.4.3.2 Bestimmung der Bruéhenerglen susgewihlter Werkstoffe .

Nach diesem Verfahren wurden die Werkstoffe Alz0s, Hydroxylapatit und
Glaskohlenstoff untersucht. Die ersten belden Materialien lagen in den
Dimensionen 8.8.60 mm vor, letzteres in den Mafen 4:8.50 mm. Um eine
gute Auflage zu gewd#hrleisten, wurden die Proben geschliffen (+ 0,01 mm).
Sie  wurden anschlieend durch einen Sidgeschnitt gekerbt. Das
diamantbesetzte SHigeblatt hatte eine Dicke von 0,2 mm. Abb. 5.56 zeigt den
Kerbgrund einer AlaOs3 Probe,
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Abb. 5.56: Kerbgrund einer Al203 Probe.

Die Bruchversuche wurden an einer Universalpriifmaschine Instron Modell
8062 durchgefiihrt und dabei jeweils auf einem x-y Schreiber protokolliert.
Bei den einzelnen Materialien wurde fiir jede Kerbgeometrie eine Serie von
finf bis zehn Proben getestet.

5.4.3.2.1 Al203

Bei Al20s war erst ab einer Kerbtiefe von 4 mm ein reproduzierbar stabiler
Bruch zu erzielen. In Einzeifillen konnte ein kontrolliertes Bruchverhalten
auch schon bei 3 mm Kerben beobachtet werden. Die Versuche wurden fiir
Kerbtiefen von 4, 5 und 6 mm durchgefiihrt. Der prinzipielle Verlauf der
F - fou Kurven ist fir die drei Kerbgeometrien anhand von drei gemessenen
Proben in Abb. 5.57 skizziert. Man erkennt, daP der Bruch in seinem

gesamten Verlauf stabil ist.
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Abb. 5.57: Bruchverhalten von Al20s Biegebruchproben mit einem c/d
Verhdltnis von 0,56 (a), 0,625 (b) und 0,75 (¢)

Die Vorschubgeschwindigkeit betrug in der Regel 50 wpm/h. Nach der

Auswertung der MePschriebe ergab sich fir die verschiedenen Serien:

Kerbtiefe [mm] Bruchenergie [J] s [J] v [%]
3,156,103 0,24.10"8 7,73
2,21.10-3 0,14.10-8 6,39
1,66.10-8 0,16-10-8 9,61

Tab. 5.17: Bruchenergien von Al20s fiir verschiedene Kerbtiefen

Bezieht man diese Werte nur auf die Projektionen der jeweiligen
Bruchflidchen, so erhilt man folgende Daten fir die Oberfldchenenergie:

Kerbtiefe [mm] ¢ [J/m?] s [J/m3] V (%]
49,44 3,85 7,80
46,11 2,94 6,38
51,96 4,90 9,40

Tab. 5.18: Oberflichenenergie von Alz0s (WOF) ohne Berlicksichtigung der
Bruchflichentopographie

Eine detalliertere Zusammenstellung der einzelnen Ergebnisse findet sich
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zusammen mit den Mepergebnissen der entsprechenden
Bruchflichenausdehnung in Kapitel 5.4.3.4

Fir 511 ergaben sich bei den einzelnen Kerbtiefen folgende Werte:

Kerbtiefe [mm] o {J/m?] s [J/m?] vV [%]
18,20 2,03 11,15
17,58 1,66 9,40
16,21 2,17 13,39

Tab. 5.19: 1 von Alz0s Biegebruchproben

In Abb. 5.58 ist der Verlauf von » und jy 1ilber der Kerbtiefe graphisch
dargestellt.

Ouerfldchensrergis [J/m2]
Q

50+ \/
FLYS
3or
2o} —
10+
o . |
2 4 6 8

Kerbtiste {mm]

Abb. 5.58: Verlauf von  und p iber der Kerbtiefe

Die Werte stimmen gut mit vergieichbaren Literaturwerten {Uberein.
Nakayama  beispielsweise gibt eine  Oberflichenenergie (WOF) von
¥F = 49 * 10 J/m? an. Davidge und Tappin ermitteiten zwar fir eine
andere Probengeometrie, jedoch &dhnliche c¢/d Verhdltnisse p—~Werte von 44
bis 51 J/m?. Die von diesen Autoren gemachten n-Angaben liegen mit 28 -
31 J/m? hoher. Dies liegt vermutlich an den unterschiedlichen
Probenabmessungen.
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5.4.3.2.2 Hydroxylapatit

Es konnte bei diesem Material nur ein semistabiles Bruchverhalten
festgestellt werden. Auch hier wurden Proben mit Kerben von 4, 5 und 6
mm verwendet. Abbildung 5.569 zeigt das jeweilige Bruchverhalten. Bei
geringeren Kerbtiefen war der Bruch katastrophal. Wie schon oben erwidhnt
handelt es sich bei Hydroxylapatit um einen sehr spréden Werkstoff. Die
Einbringung von tiefen Kerben wie auch die Handhabung der Proben
allgemein erwies sich als schwierig und mit einem hohen Ausschuf behaftet.
Die Versuchsgeschwindigkeit lag deutlich niedriger als bei den Alz0s

Proben, in der Regel bei 1 ym/h, teilweise sogar darunter.

Kraft F
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Abb. 5.59: Bruchverhalten von Hydroxylapatit Biegebruchproben mit einem
c/d Verhdltnis von 0,5 (a), 0,625 (b) und 0,75 (c)

Damit ergaben sich filr die einzelnen Versuchsreihen folgende Bruchenergien
und daraus abgeleitete Oberfldchenenergien jr. Letztere basieren an
dieser Stelle wiederum nur auf der Bruchflichenprojektion:
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Kerbtiefe [mm] Bruchenergie ¥F S \%
{10-8 J] [J/m?] [J/m2] [%]
1,27 £ 0,08 1,98 0,12 6,3
1,03 £ 0,05 2,16 0,10 4,8
0,75 * 0,12 2,33 0,37 16,0

Tab. 5.20: Bruch- und Oberflichenenergien von Hydroxylapatit fiir
verschiedene Kerbtiefen (Standardabweichungen fir n=5)

Die nach Gleichung 5.29 aus dem Spannungszustand zu Beginn des Bruches
ermittelte Oberflichenenergie betragt:

Kerbtiefe [mm] 7 [J/m?] s [J/mz] V [%]
4 1,94 0,563 28,70

1,87 0,21 11,31

6 1,70 0,09 5,30

Tab. 5.21: 1 von Hydroxylapatit Biegebruchproben

Auch diese FErgebnisse sind zwecks besserer Ubersicht graphisch

gegeniibergestellt:
QOberflachenanergie {J/m2}
2.6
ar <\ |
1.5F
1 -
06
O i
2 4 5} 2]

Kerbtiete {mm]

—— —

Abb. 5.60: Verlauf von » und i {ber der Kerbtiefe

Es ergibt sich eine recht gute Ubereinstimmﬁng dieser beiden GroéBen, d.h.
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die zur RiBinitilerung wie auch zur weiteren Rifausbreitung aufzuwendende
Energie 1ist etwa gleich grof. Insgesamt ist die Brucharbeit beim
Hydroxylapatit deutlich geringer als beim Al20a. Einerseits ist der
Hydroxylapatit wesentlich sprdéder, andererseits ist auch die Bruchfldche
viel glatter als dies beim Al20s der Fall ist. Auf letzteren Aspekt wird im
Abschnitt 5.4.83.3 bel der Betrachtung der Bruchflichenausdehnung néher

eingegangen.

5.4.3.2.3 Glaskohlenstoff

Von den drei hier betrachteten Werkstoffen war das Bruchverhalten in
diesem Fall am wenigsten stabil. Da das Material nur in elner Dicke von 4
mm vorlag, wurden die Proben durch Kerben von 1,0 2,6 und 3,0 mm
vorgeschidigt. Eine unter dem Gesichtspunkt des stablleren Bruches
winschenswerte tiefere Kerbung war wegen der spédteren Untersuchung bzw.
Vermessung der Bruchflichen nicht moéglich. Dlese wiren einfach zu klein

geworden.
Die nur 1 mm tief gekerbten Proben brachen unkontrolliert. Dies war zum
Teil auch noch bei Proben mit _2,5 und 3 mm tiefen Kerben der Fall.
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Abb. 5.61: Bruchverhalten von Blegebruchproben aus Glaskohlenstoff mit
einem c¢/d Verhidltnis von 0,625 (a) und 0,75 (b)

Jedoch konnte bei einigen Proben ein semistabiles Bruchverhalten erzielt
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werden. In die Abbildung 5.61 sind nur die F - fm Kurven von 2,5 und 3
mm tief gekerbten Proben aufgenommen worden:

Die Bruch- und Oberfldchenenergien sind allerdings fiir alle Versuchsreihen
berechnet worden und man erkennt bei der geringen Kerbtiefe deutlich

erhbhte Werte:

Kerbtiefe {mm] Bruchenergie ¥F S \'
[10-3 Jj {J/m2] [J/m?] [%]

1,0 2,640 £ 0,430 51,92 8,85 17,05

2,5 0,644 * 0,071 25,49 2,78 10,91

3,0 0,337 £ 0,056 19,23 3,03 15,76

Tab. 5.22: Bruch- und Oberfldchenenergien von Glaskohlenstoff fur

verschiedene Kerbtiefen

Kerbtiefe {mm] 7 [J/m?] s [J/m?] Vi%]
1,0 37,78 5,22 13,8
2,6 26,61 5,568 20,9
3.0 19,64 5,80 29,5

Tab. 5.23: ;1 von Biegebruchproben aus Glaskohlenstoff

Betrachtet man nur die Proben, die einen semistabilen Bruchverlauf
aufweisen, so ergibt sich:

¥ = 16,15 + 0,41 J/m? bzw.

n = 15,06 £ 0,59 J/m2

Der Verlauf von 9 und 9y iiber der Kerbtiefe sieht demnach

folgendermapen aus:
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o Obsrtidchensnergis [J/m2)

kerbtiefe [mm]

—F — |

Abb. 5.62: Verlauf von » und y {iber der Kerbtiefe

Die Grafik zeigt deutlich den Abfall der Oberflichenenergie mit
zunehmender Kerbtiefe durch den abnehmenden Anteil kinetischer Energie.
Eine Extrapolation dieses Verlaufs ergibt eine Oberfldchenenergie in der
GréBenordnung wie sie bei den semistabil gebrochenen Proben gemessen

wurde.

5.4.3.3 Bruchflichenbestimmung

Um die Topographie moglichst genau zu erfassen, wurden zur Bestimmung
der Grdépe der Bruchflichen verschiedene Methoden angewandt. Die
Oberflache wurde mechanisch wie auch optisch abgetastet. Da aber die
Abtastung nur in einzelnen diskreten zweidimensionalen Tastschnitten
erfolgt, ist so kaum eine wvollstidndige d.h. 100 %-ige Erfassung der
gesamten Flidche méglich.

Als Erginzung wurde deshalb nach einer weiteren Methode gesucht, die die
Bruchfliche komplett in vertretbarer MeBzeit erfaft. Hierzu kam eine
Untersuchung  der Proben nach dem BET Verfahren und  mit

Quecksilberporosimetrie in Betracht.
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5.4.3.3.1 Mechanische Abtastung

Die Bruchfldche wird durch Tastschnitte zweidimensional erfaBt. Erst durch
eine Aneinanderreihung mehrerer Tastschnitte, durch ein Abrastern der
Oberfliche, 148t sie sich dreidimensional darstellen.

Die Abrasterung erfolgte mit Tastern mit Spitzenradien von 10, 5 und 3 pm,
wobei aus Verfiligbarkeitsgriinden nur einige Proben mit allen drei Tastern
untersucht werden konnten. Problematisch war fiir die kleinen Taster
bisweilen die grofe Amplitude der Bruchflidchen insbesondere beim Alz0s.
Zur  Versuchsdurchfithrung stand ein  Perthometer  S6P der Fa.
Feinpriif/Géttingen zur Verfiligung. Mit diesem Ger#dt war in Verbindung mit
dem Programm~Modul LA eine Auswertung des Profilldngenverhiltnisses lo
bzw. der gestreckten Profillinge Lo moglich. Unter der gestreckten
Profillinge versteht man die Linge des Rauhigkeitsprofils, "wenn alle
Profilerhebungen und Profilvertiefungen innerhalb der Bezugsstrecke =zu
einer geraden Linie ausgestreckt werden" {(Hommelwerke). Das
Profillangenverhiltnis lo ergibt sich aus dem Verhidltnis der gestreckten

Profilldnge Lo zur Bezugsstrecke la:

Abb. 5.63: gestreckte Profillinge Lo und Profillingenverhiltnis lo

Bei der Berechnung der effektiven Bruchflichen mufte im wesentlichen von
diesen Parametern ausgegangen werden, da die Auswertelogik zur
Berechnung von 3-dimensionalen HorizontalmaBen nach Auskunft
verschiedener Hersteller besonders fiir die hier geforderten
Probenabmessungen kommerziell noch nicht erhiltlich ist.

Die zur Messung derartiger Topographien notwendige Grundmechanik, d.h.
ein Kreuztisch, der rechnergesteuert von zwei Schrittmotoren bewegt wird
und eine variable Eingabe von Schrittabstand und Meflidnge ermdglicht, ist
auch nicht bei allen Herstellern erhidltlich und befindet sich bisweilen erst



im Entwicklungsstadium. Deshalb mupBten die Proben bei oben erwidhntem
Gerdt manuell abgerastert werden.

Es wurden je Probe bis zu zehn Profile abgefahren. Der fiir die Berechnung
des Profilldngenverhéltnisses relevante Stiitzpunktabstand betrug bei einer
5,6 mm langen Taststrecke 0,694 pm. Sdmtliche Bruchflichen wurden mit

diesem Taster untersucht.

Fiir einige Messungen stand ein Oberflichenmefgerit T 20 der Fa.
Hommelwerke/Villingen-Schwenningen zur Verfligung. Dieses Geridt war mit
einem Z-Positionierer und Vorschubgeridt ausgeriistet, die es gestatteten,
eine automatisch gesteuerte Probenabrasterung vorzunehmen. AuBerdem
konnten hierbei durch ein Topographie-Plottprogramm die gemessenen Werte
3—dimensional dargestellt werden. Die Versuche an diesem Geridt wurden mit
einem Taster mit 5 pm Radius durchgefiihrt. Dabei wurde jeweils eine
Flache von 1,0 x 1,0 mm untersucht. Dieser Bereich war in 250 Spuren mit

jeweils 256 MePpunkten aufgeteilt.

Einige Proben konnten zusitzlich an der Universitdtsklinik Wirzburg/
Abteilung fiir experimentelle Chirurgie mit einem Taster mit 3 um
Spitzenradius untersucht werden.* In Eigenentwicklung ist dort eine
Steuerung und Auswertung entstanden, die es erméglicht, aus dem
mechanisch abgetasteten Profil die gestreckte Profilldnge und nach
Abrasterung mehrerer Profile in beliebigen Abstdnden die dreidimensionale
Ausbreitung der Oberfldche (Flachenabwicklung) 2zu Dberechnen. Zur
Dokumentation und Auswertung kdénnen die Oberflichen 3-dimensional und
auch durch Angabe verschiedener HOhenlinien dargestellt werden. Je Probe
wurde ein Bereich von 100 pm X 500 um untersucht. Der Linienabstand
betrug 4 um (25 Spuren) bei einem Punktabstand von 2 um (250
Punkte/Spur).

* An dieser Stelle danke ich Herrn Dr. Gabriel/Universitdtsklinik Wiirzburg
fiir die Durchfiihrung dieser Messungen.
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5.4.3.3.2 Optische Abtastung

Zur beriihrungsfreien, optischen Abtastung wurde ein in Zusammenarbeit
von den Firmen Feinprif-Perthen und Rodenstock entwickelter FOCODYN
Mikrotaster eingesetzt. Der prinzipielle Aufbau dieses Aufnehmers ist in

Abbildung 5.64 skizziert:

Meﬂprinzip Focodyn Kollimator — [— Focusdetektor

(nr)
odyn

L— Strahiteiler \- Laserdiode

fave
3

I3

3 HE &
|
L]

Abb. 5.64: Aufbau und MeRprinzip des FOCODYN Mikrotasters (Feinprif)

Man kann den Taster an das Perthometer S6P anschliessen und dessen
Programme und Funktionen nutzen. Ein groPer Vorteil des FOCODYN ist der

geringe Focusdurchmesser von 1 um wie die Schemazeichnung verdeutlicht:

Grdfenvergleich
FOCODYN — ¢ 1um DIAMANTTASTSPITZE {um

Abb. 5.65: GroBenvergleich zwischen mechanischem und optischem Taster

Naturgemip ist damit eine genauere Abtastung der Oberfliche mdglich, wie
sich auch an den weiter unten aufgefiihrten Ergebnissen ablesen 14pt.

Problematisch war bei einigen Proben die zu groBe Rauhtiefe der
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Bruchfldche, da der Arbeitsbereich des FOCODYN nur +* 250 um betrigt.
AuPer bei den Proben, flir die diese Grenze tiiberschritten wurde, wurden
samtliche Bruchfldchen optisch vermessen.

5.4.3.3.3 Adsorptionsmessungen, Porosimetrie

Die Messung der Gasadsorption nach der BET Methode gehért zu den
gangigen Verfahren zur Bestimmung der Oberfliche von Pulvern z.B. fiir die
sintertechnologische Verarbeitung. Man setzt dabei eine geschlossene,
monomolekulare Schicht des Adsorbats voraus und bestimmt aus der Menge
des Gases und der Molekiilgrofe die bedeckte Oberflidche.

Es war nun beabsichtigt, nach diesem Prinzip die Grofe der Bruchfldchen zu
bestimmen, indem die gesamte Oberfliche der Probe jeweils vor und nach
dem Bruch gemessen wird. Die Differenz dieser beiden Gréfen ergibt die
insgesamt durch den Bruch neugeschaffene Oberfliche, wobei dieses
Verfahren auch kleinste beim Bruch entstandene Risse, die mit anderen
Methoden nicht erfapt wiirden, beriicksichtigt. Schon bei den ersten
Uberlegungen zu diesem Verfahren erschien es zweifelhaft, ob mit momentan
verfiigbaren Gerdten diese Flichen zu messen sind. Im Gegensatz zu dem
Haupteinsatzgebiet, der Pulvercharakterisierung, sind die hier
interessierenden Flichen sehr klein. So zeigte sich auch nach den ersten
Versuchen an Al 23, dap die Ergebnisse auferhalb des Mepbereichs der
gingigen Geridte liegen bzw. ein reproduzierbarer Wert nicht zu erhalten
war,

Deshalb wurden einige Versuche mit dem poréseren Al 25 durchgefiihrt, um
absolut hohere Oberflichenwerte zu erhalten. Doch brachte auch diese
Anderung keine besseren Ergebnisse. .

SchlieBlich -~ wurde noch versucht, die Bruchflidche durch
Quecksilberporosimetrie zu  bestimmen. Dieses Verfahren hat den
gravierenden Nachteil, dap die Oberflichen vor und nach dem Bruch an

* Von dem durch geschlossene Porositidt entstehenden systematischen
Fehler wurde zunidchst abgesehen.
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verschiedenen Proben gemessen werden muPten. Eine Angabe der
Bruchfliche kann - wenn iberhaupt - nur nach Beurteilung der
statistischen Verteilung der einzelnen MePergebnisse erfolgen und setzt
besonders homogene Proben (Dichte, Dimensionen, Kerbtiefe) voraus.

- Obwohl alle Proben eine hohe Dichte aufwiesen (298,9 % TD), konnte nur
in einem Fall ein realistisches Ergebnis erzielt werden. Dies mag an der -
wenn auch geringen - Porositit gelegen haben oder aber an der Tatsache,
dap die Messungen jeweils an unterschiedlichen Proben vorgenommen werden
muPBten. Aufgrund der fehlenden Reproduzierbarkeit wird auf diese
Ergebnisse nicht nidher eingegangen.

5.4.3.3.4 Vergleich der Ergebnisse

Die Bruchfldchen der drei getesteten Werkstoffe sind sehr unterschiedlich.
Wihrend sich beim Alz0s (interkristalliner Bruch) eine stark zerkliiftete
Bruchfldche mit =zahlreichen Profilerhebungen und -vertiefungen ergibt,
liegt beim Glaskohlenstoff das andere Extrem in Form einer fast vdllig
ebenen, spiegelblanken  Bruchfliche wvor. Nur am Kerbgrund des
Glaskohlenstoffs ist an mehreren Stellen der Beginn der RiPausbreitung zu
erkennen. Dadurch ist die Bruchfliche in diesem Bereich etwas aufgerauht.
Es sind kleinste Scherlippen an den Bruchrindern zu erKkennen. Das
Bruchbild des Hydroxylapatits liegt, wie aueh an den Abbildungen zu
erkennen ist, zwischen den oben Dbeschriebenen Extremen. Die Profile
verlaufen erheblich flacher als beim Alz20s, lassen aber dennoch einige
Erhebungen und Vertiefungen erkennen. ‘

Zur Dokumentation der Bruchflichen erwiesen sich REM-Aufnahmen u.a.
wegen der hohen Schirfentiefe als gut geeignet. Die folgendén Aufnahmen
zelgen an jeweils einem Beispiel die Bruchflichen der drei Materialien bei
verschiedenen VergroBerungen:



Abb. 5.66: Bruchfldche von Al20s3, V = 150X

Abb. 5.67: Bruchfldche von Alz0s3, V = 1500x
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Abb. 5.68: Bruchfliche von Hydroxylapatit, V = 150x

Abb. 5.69: Bruchfliche von Hydroxylapatit, V = 1500x



Abb-. 5.70: Bruchflidche von Glaskohlenstoff, V

50x

In der folgenden Tabelle sind die durch mechanische wund optische

Abtastung ermittelten Werte zusammengestellt :

Material Probennr./ Profillingenverhédltnis lo
mech. Taster FOCODYN

Kerbtiefe 10pum Sum 3um

Al203 102/4 1,106 - - -
107/4 1,105 1,119 - -
135/4 1,085 - 1,071 1,265
137/4 1,08 - - 1,280
151/4 - 1,102 - -
202/4 1,08 1,111 - 1,286
203/4 1,085 - - 1,270
100/5 1,12 - - -
108/5 1,10 1,116 -

138/5 1,085 - - 1,26



Material

Alz0s

HA

Sigradur

Probennr./

Kerbtiefe

139/5
163/5
154/5
204/5
101/6
104/6
130/6
141/6
142/6
168/6
169/6
143/4
172/4
173/4
144/5
145/5
169/5
170/5
171/5
165/6
166/6
167/6
168/6
190/1
191/1
192/1
195/1
196/1
185/2,6
186/2,6
187/2,6
194/2,6
197/2,6
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Profill&ngenverhéltnis lo

mech., Taster

10um Sum 3um

1,08 - -
1,07 - -
1,07 - 1,083
1,08 - -
1,11 - -
1,08 - -
1,085 - -
1,08 - -
1,08 1,101 -
1,08 - -
1,075 1,101 1,0907
1,016 1,019 1,006
1,01 - -
1,01 - -
1,01 - -
1,02 - -
1,01 1,020 -

1,01 - 1,016 -

1,016 1,023 -
1,01 - -
1,01 - 1,005
1,01 - -
1,01 1,02 -
1,00 - -
1,002 1,006 -
1,00 1,004 -
1,002 - -
1,001 1,005 -
1,001 - -
1,001 ' - -
1,001 - 1,000
1,003 - -
1,00 - -

FOCODYN

1,24
1,256
1,25
1,26
1,327

1,27
1,28
1,27
1,265
1,26
1,13
1,11
1,12
1.10

1,13

1,12
1,058
1,13
1,07

11,06
1,01
1,018
1,008
1,008
1,02
1,005
1,001
1,002
1,005
1,001
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Material Probennr./ Profillingenverhiltnis lo
mech. Taster FOCODYN

Kerbtiefe 10um Sum 3um

Sigradur 184/3 1,00 - ~ 1,011
188/3 1,001 - - 1,006
189/3 1,001 - - 1,009
193/3 1,002 - - 1,001
217/3 1,001 - - 1,001

Tab. 524 mechanisch und optisch ermittelte Profillingenverhiltnisse lo

Zusitzlich konnte beim 8 pm Taster die Flichenausdehnung oder
Flichenabwicklung ausgewertet werden. Es ergaben sich dafiir folgende

Faktoren:
Material Probennr, Fldchenabwicklung
Al20s 135/4 1,2979
154/5 1,2504
169/6 1,2734
Hydroxylapatit 143/4 1,0313
166/6 1,0308
Sigradur 187/2,5 1,0002

Tab. 5.2 5: Flichenabwicklung (3 pm Taster)

Der Vergleich der rasterelektronenmikroskopischen Aufnahmen mit den
aufgrund der mechanischen Abtastung erstellten 3-D Plots zeigt, wie stark
das Oberflichenprofil durch die Tastergeometrie gefiltert wird. Allerdings
ist zZu beachten, dap im Gegensatz zu den {blichen MePschrieben von
Rauhigkeitsprofilen hier die vertikale gleich der horizontalen Vergréferung
gew#hlt wurde (Abbildungen 65.71-5.73).

Zur Berechnung der Oberflichenenergien werden deshalb die auf optischem
Wege ermittelten Daten verwendet.
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Abb. 5.71: 3-D Plot der Oberfldchentopographie einer Alz0s Bruchflidche
(159),
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5.4.3.4 Auswertung

Unter Bericksichtigung der ‘wahren' Bruchflidche ergeben sich fiir Al:03 die
in Tabelle 5.26 zusammengestellten Oberflichenenergien. Neben diesen
Daten sind dort die jeweliligen Dichtewerte wie auch die Bruchenergien
aufgefiihrt.

Probennr./ Dichte Bruchenergie 43 "
Kerbtiefe {% TD] (108 J] [J/m?] {J/m?]
102/4 99,31 3,13 30,9 14,0
107/4 99,50 3,12 30,8 16,2
138/4 96,52 2,89 28,0 19,3
185/4 96,34 2,94 28,4 20.5
137/4 96,01 3,64 34,7 20,0
151/4 97,22 3,34 32,4 19,4
202/4 97,38 3,16 29,7 17,8
203/4 97,21 2,99 28,9 18,5

Mittelwert und Standardabweichung von » : 30,48 £+ 2,25
Mittelwert und Standardabweichung von p : 18,21 + 2,17

100/5 99,30 2,16 27,8 16,6
103/5 98,89 2,18 28,6 17,6
131/56 96,26 2,28 28,9 19,1
132/5 97,21 2,49 | 32,2 19,1
138/5 96,28 2,28 29,9 19,3
139/5 96,34 2,27 30,8 . 19,5
153/5 97,17 1,97 26,0 16,2
164/5 97,08 2,11 28,2 15,9
204/5 96,04 2,21 29,0 14,9

Mittelwert und Standardabweichung von 3 : 29,04 £ 1,79
Mittelwert und Standardabweichung von ¢ : 17,568 £ 1,74
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Probennr./ Dichte Bruchenergie ¥F Y3

Kerbtiefe [% TD] [10-8 J] {J/m2] [J/m?]
101/6 99,10 1,72 30,6 19,1
104/6 99,42 1,53 30,7 14,0
130/6 96,90 1,96 38,0 17,8
141/6 96,38 1,70 32,4 17,4
142/8 96,10 1,61 31,2 14,0
158/6 97,11 1,62 31,6 13,4
159/6 96,58 1,47 29,4 17,8

Mittelwert und Standardabweichung von ¢s: 31,99 *+ 2,81
Mittelwert und Standardabweichung von p: 16,21 + 2,33

Tab. 5.26: Oberflachenenergien von Al2z0: Proben

Die Mittelwerte der nun durch Beriicksichtigung der gesamten Bruchflidche
korrigierten yr—Werte sind der besseren Ubersicht wegen in Abbildung 5.74
graphisch dargestellt. Zum Vergleich sind auch die 1 Daten eingetragen:

60 Obsrilachensenergie [J/m2]

80 -~
r M“W/
sol
clal oo
or — e
10F
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Kerbtiefe [mm)
——F 1 —*F (K

Abb. 5.74: mittlere Oberflichenenergien von Alz0s

Insgesamt ist noch eine starke Diskrepanz Zu den im
Mehrphasengleichgewicht ermittelten Werten festzustellen. Ein Vergleich und



eine Diskussion der verschiedenen Ergebnisse erfolgt im nichsten
Abschnitt.

Fiir Hydroxylapatit ergeben sich unter Beriicksichtigung der
Bruchtopographien folgende Werte. Auch hierbei wurden die

Korrekturfaktoren aus der optischen Abtastung verwendet.

Probennr./ Dichte Bruchenergie ¥F "
Kerbtiefe [% TD] {10-1 J] [J/m2] [J/m2]
143/4 96,15 1,18 1,44 1,15
172/4 96,22 1,33 1,69 2,37
173/4 96,04 1,29 1,61 2,30

Mittelwert von 9 : 1,58
Mittelwert von ¢ : 1,94

144/5 96,23 1,05 1,81 1,92
145/5 95,79 1,09 1,87 2,13
169/5 96,36 0,97 1,68 1,79
171/5 96,562 1,03 1,71 1,63

Mittelwert und Standardabweichung von » : 1,75 % 0,13

Mittelwert und Standardabweichung von y : 1,87 * 0,21

165/6 96,28 0,65 1,79 1,81
166/6 96,03 0,85 2,07 1,62
167/6 96,26 0,63 1,73 1,60
168/6 96,10 0,85 2,09 1,76

Mittelwert und Standardabweichung von » : 1,92 + 0,19
Mittelwert und Standardabweichung von p : 1,70 £ 0,10

Tab. 5.27: Oberflichenenergien von Hydroxylapatit

Auch in diesem Fall sind die Oberflichenenergien als Funktion der

Kerbtiefe graphisch dargestellt. Es ergibt sich eine gute Ubereinstimmung
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der yr und yn Werte, d.h. die zur RipBinitiierung und zum RiRfortschritt

aufzuwendende Energie ist etwa gleich grop.

o5 Oberflachenenergle [J/m2]

0.6}

0 L |
2 4 8 -]

Kerbtiefe [mm]

—— ——0——| —#.-—F(k)

Abb. 5.75: mittlere Oberflichenenergien von Hydroxylapatit

In der Tabelle 5.28 sind die Ergebnisse fiir Glaskohlenstoff aufgéfﬁhrt.
Diese verdndern sich jedoch kaum, da sich die Bruchfliche und ihre
Projektion nur geringfiigig unterscheiden. Samtliche Proben wiesen eine

Dichte von nahezu 100 % auf.

Probennr./ Bruchenergie ¥F N

Kerbtiefe [10-8 J] [J/m?] [J/m2]
190/1 1,96 40,0 29,4
191/1 2,46 48,0 36,6
192/1 2,38 48,2 36,4
195/1 2,83 56,4 42,1
196/1 3,07 61,2 44,4

Mittelwert und Standardabweichung von » : 50,8 + 8,23
Mittelwert und Standardabweichung von 1 : 37,8 * 5,83

185/2,5 0,73 28,1 36,7
186/2,5 0,61 23,9 21,9
187/2,5 0,56 22,3 21,2
194/2,6 0,71 28,7 27,7
197/2,5 0,61 24,4 25,5

Mittelwert und Standardabweichung von % : 25,56 * 2,78
Mittelwert und Standardabweichung von ¢ : 26,6 * 6,24
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Probennr./ Bruchenergie ¥F 2!

Kerbtiefe (10-3 J] [J/m?] [J/m?]
184/3 0,39 22,1 30,3
188/3 0,28 15,56 15,5
189/3 0,34 18,8 16,5
193/3 0,39 21,8 21,3
217/3 0,29 16,4 14,6

Mittelwert und Standardabweichung von % : 18,9 % 3,01
Mittelwert und Standardabweichung von 1 : 19,6 * 6,50

Tab. 5.28: Oberflichenenergie von Proben aus Glaskohlenstoff

Der Verlatff der Oberflachenenergie 1iber der Kerbtiefe entspricht im
wesentlichen Abb. 5.62,
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5.5 Diskussion der Ergebnisse

Generell mup bei der Bestimmung von Oberflichenenergien und besonders
beim Vergleich von MePwerten das jeweilige MePBverfahren beachtet werden.
Bei den hier untersuchten Werkstoffen und Verfahren liegen verschiedene
Situationen vor.

Fiir Hydroxylapatit wurden mit der Mehrphasengleichgewichtsmethode
folgende Werte ermittelt:

Temp. [K] 1373 1473 1573
Ysv/ea  [Jm™2] 1,84 1,48 1,15

Tab. 5.29: Oberflidchenenergien von Hydroxylapatit
(Mehrphasengleichgewicht)

Hieraus ergibt sich eine Regressionsfunktion bis 1373K:
y8a = 1,835 - 3,45-10-3.(T-1373 K) [J/m?] R = 1,00
Fir die Extrapolation auf Raumtemperatur gilt:
yaa = 6,68 — 8,42.10-%.T [J/m?], yma (300 K) = 5,60 J/m?

Allerdings erscheint die Temperaturabhiéngigkeit etwas stark. Dies ist
vermutlich auf den Kkleinen Bereich, in dem zugrunde liegenden Werte
gemessen werden Kkonnten, zurlickzufiihren. Eine Extrapolation bis auf
Raumtemperatur ist deshalb kritisch.

Fiir die mechanischen Verfahren ergeben sich #&hnliche Resultate. Nach der
Hertz'schen Methode wurde ein Wert von 2,28 J/m 2 ermittelt mit einer
Spannweite von % 0,20 J/m?2 Der Eindruck mit dem Vickers ~Diamanten
liefert 1,84 £ 0,12 J/m2. Beim Bruchversuch schlieflich ergibt sich ein Wert
von 1,756 * 0,17 J/m2 Insgesamt zeigen alle Ergebnisse eine sehr gute
Ubereinstimmung. Dabei ist allerdings zu beachten, daB es sich bei diesem
Werkstoff um ein sehr sprides Material handelt wie bei den Bruchversuchen
(und auch bei der Handhabung) deutlich wurde.
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Ein ganz anderes Bild bietet sich beim Alz0s. Auch dieser Werkstoff wurde
mit den eben genannten Verfahren untersucht. Doch liegen hier die
Ergebnisse weiter auseinander. Aus der Mehrphasengleichgewichtsmethode
folgen Oberflichenenergien zwischen 1,12 (1973 K) und 1,74 J/m? (1373 K).
Eine Extrapolation auf Raumtemperatur gemiB der Gleichung

¥Ysv/alz03 = 3,25 - 1,11.10"3.7T [J/m2]

ergibt bei Raumtemperatur einen Wert von %aizos = 2,91 J/m2 Auch in
diesem Fall ist eine Extrapolation so weit iiber den gemessenen Bereich
hinaus kritisch. Ahnliche Ergebnisse sind jedoch in der Literatur zu finden
(z.B. Angelopoulos et al. 1988).

Die mechanischen Verfahren liefern bei Al203 deutlich hdhere Werte. Es
ergibt sich fiir Al203 (med.) nach der Hertz'schen Methode ein Wert von
18,5 J/m2. Hierbei ist zu beachten, daf fir B ein Wert von 8.m%/27 gewihlt
wurde. Warren hat, wie bereits erwdhnt (Abschnitt 5.4.1.1), fiir einige
Karbide einen Wert von $ = 40 ermittelt, um der RiBverdstelung Rechnung
zu tragen. Trife dies auch flr Alz20s zu, wirde sich eine
Oberflachenenergie von etwa pyalzos = 4,256 J/m2? ergeben,

Durch den Vickers-Eindruck erhilt man Werte von 19,6 J/m? flir Alz0s
(med.) und 10,4 J/m2 fiir Al 283. Zum Vergleich lag nur ein Zitat in der
Literatur vor. Smith u. Pletka (1983) ermittelten Kc-Faktoren fir
verschiedene polykristalline Aluminiumoxidkeramiken. Eine Ableitung der
Oberflidchenenergie aus diesen Werten wurde nach Gleichung 5.26 (Weber et
al. 1984) vorgenommen. Filir Al20s. mit einer Korngréfe von 9 um ergeben
sich danach Oberflichenenergien zwischen 14,76 und 24,50 J/m2 Bei 2 pm
Korngrope folgt ein Wert von 6,05 - 6,32 J/m2,

Die im Biegebruchversuch ermittelten Bruchenergien werden durch
verschiedene Literaturdaten bestétigt (Nakayama, Davidge wu. Tappin).
Selbst nach Korrektur dieser Gréfe durch die Bruchfldchentopographie
betrigt die so ermittelte Oberﬂéchenenergie 30,5 + 1,56 J/m2 Die zur
RiBinitiierung notwendige Energy, 7, liegt niedriger als 9r.

Eventuell ist mit verfeinerten Methoden eine noch genauere Bestimmung der
‘wahren' Bruchfliche mbdglich, doch wird die Bruchoberflichenenergie
wahrscheinlich immer noch deutlich {iber den thermodynamisch ermittelten
Werten liegen. Dies liegt — wie auch von anderen Autoren angenommen
(Hasselman et al. 1974) - vermutlich an plastischen Verformungen, die

wihrend des Bruches an der Ripspitze auftreten.



219

Doch sind die energieverzehrenden Vorgdnge an der Ripspitze von
verschiedenen Faktoren wie der Kerbgeometrie und vor allem der
Ripgeschwindigkeit abhidngig (z.B. Brugger 1987). Auch scheinen diese
Vorginge materialspezifisch zu sein wie das Beispiel Hydroxylapatit zeigt.
Bei derartig hochspréden Werkstoffen konnte eine Ubereinstimmung zwischen
thermodynamisch und mechanisch ermittelten Oberflichenenergien bestehen.

Hierzu miiften weitere systematische Untersuchungen durchgefithrt werden.

Die anderen Materialien konnten nicht nach der
Mehrphasengleichgewichtsmethode untersucht werden.

Bei der Glaskeramik Ceravital wurde die Oberflichenenergie nach dem
Hertz'schen und Vickers Verfahren bestimmt, wobei, wie bereits dargelegt,
der Kugeleindruck ungiinstig ist (y = 6,73 * 0,97 J/m?). Nach dem sehr gut
auswertbaren Eindruck des Vickers Diamanten ergibt sich eine
Oberfldchenenergie von 1,78 * 0,44 J/m2,

Fir die Oberflachenenergie vom Glaskohlenstoff Sigradur K ist es am
schwierigsten, einen verlédpBlichen Wert anzugeben. Die kritische Last beim
Kugeleindruck schwankt sehr stark. Die Ergebnisse liegen mit 23 -39 J/m?
zu hoch.

Bei der Ermittlung der Bruchoberflichenenergie war auch bei niedrigsten
Vorschubgeschwindigkeiten kaum ein Kkontrollierter Bruch zu erzielen. Die
ermittelten Werte liegen bei 16 - 18 J/m2. Man erkennt deutlich die
Abnahme der zum Bruch notwendigen Energie mit zunehmender Kerbtiefe
aufgrund geringerer elastischer Anteile, die vorher in Maschine und Probe
gespeichert waren. Dies wirkt sich in einer niedrigeren RiPgeschwindigkeit
aus.

Fiir Titan war nach der Mehrphasengleichgewichtsmethode eine
Oberflachenenergie von yn = 1,92 J/m? bei 1123 K gemessen worden. Unter
Berilicksichtigung dieses Wertes und verschiedener Literaturangaben hat Ti

bei Raumtemperatur eine Oberflichenenergie von etwa 2,0 J/m2.

Die wesentlichen Ergebnisse der verschiedenen MefSmethoden sind fur ver-

schiedene Werkstoffe in Tabelle 5.30 zusammengestellt:



Oberfldchenenergie [J/m?]

Mehrph.gl.gew. Hertz.P. Vick. Eindr. Bruchen.
HA 1,84 1 2,28 1,84 1,75
Ceravital (6,73) 1,78
Al203 1,74 1 18,5 2 19,6 (30,5)
Titan 1,92 8

Tab. 5.30: Oberfldchenenergien von Implantatwerkstoffen [J/mZ2],
1 1373 K, 2 B8 = 8.n%/27, % 11283 K

Bei den in Klammern dargestellten Werten ist eine Vergleichbarkeit kaum
moglich. Die Griinde wurden oben erlidutert.

Insgesamt liegen die Ergebnisse relativ hoch, wenn man fir die einzelnen
Verfahren einen Vergleich mit Literaturdaten anderer Werkstoffe vornimmt.
Allerdings handelt es sich bei den hier untersuchten Werkstoffen um Mate-
rialien, die - wie im ersten Teil der Arbeit erwdhnt - in der Literatur alle

als (sehr) gut koérpervertridglich klassifiziert werden.

Dieses Ergebnis stiitzt die eingangs aufgestellte Arbeitshypothese, daR eine
hohe Oberfichenenergie eines Werkstoffes die zelluldre Adsorption bei der

Implantation fordert und zu einer guten Haftung fiihrt.

Fiir eine abschlieBende Uberprifung des Zusammenhangs zwischen der
Oberfldchenenergie und der Korpervertriglichkeit eines Materials sollten
u.a. zusitzliche Untersuchungen mit Weniger gnut vertriglichen Werkstoffen
vorgenommen werden.

Eine weitere Wertung dieser Ergebnisse in Bezug auf die‘I{tirpervertr'z’lg—
lichkeit und Ableitung von Schluffolgerungen fiir das weitere Vorgehen er-

folgen im néchsten Kapitel.
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6. Zusammenfassung und Schlufolgerungen

Nach der Beschreibung der wichtigsten Biowerkstoffe, ihrer Eigenschaften
und Anwendungen wurden mogliche Mechanismen, die {iber die
Korpervertraglichkeit entscheiden, diskutiert.

Aus verschiedenen Betrachtungen hatte sich ergeben, dap ein Kriterium fir
die Korpervertréglichkeit von Implantatwerkstoffen die energetischen
Verhiltnisse an der Gewebe—Implantat—Grenzfliche sein konnte.

Iin anderen Bereichen von Natur und Technik ist das Prinzip zu beobachten,
daB Grenzflichen sich immer dann bilden, wenn hierdurch eine Reduzierung
der Energie, d.h. der freien Enthalphie des jeweiligen Systems erreicht
wird. Auf den Bereich der Endoprothetik iibertragen bedeutet das, dap eine
Grenzfliche zwischen Biosystem und Biowerkstoff gebildet wird, wenn

folgende Bedingung erfiillt ist:
Y Biowerkstoff + ¥ Blosystem 2 Y Biosystem/Biowerkstoff

Bei Giiltigkeit dieses Zusammenhanges miifte, auch wenn {ber die
Oberflichenenergie des Gewebes und die Grenzfldchenenergie
Biosystem/Biowerkstoff noch keine quantitative Aussage gemacht werden
kann, bei Werkstoffen mit einer hohen Oberflichenenergie eine gropere
Tendenz zur Bildung einer neuen Grenzfliche, d.h. ein besseres
Einwachsverhalten, bestehen. Dieser Ansatz gilt natiirlich nur, wenn
gewdhrleistet ist, dap der Werkstoff keine starken Abwehrreaktionen auslfst
oder gar toxisch wirkt. Es muf sic.h ein Gleichgewichtszustand ausbilden.
Zumindest direkt nach der Implantation scheinen die Materialgigenschaf‘cen

ausschlaggebend fiir die Adsorption der ersten korpereigenen Molekiile.

In einem ersten Schritt wurden in dieser Arbeit Oberflachenenergien von
haufig verwendeten gut vertrdglichen Biowerkstoffen (Aluminiumoxid,
Hydroxylapatit, Tricalciumphosphat, Bioglas, Glaskohlenstoff und Titan)
bestimmt. Hierbei wurden unter methodischen Gesichtspunkten verschiedene
Verfahren getestet.

Die dabei ermittelten Daten wurden u.a. im vorigen Abschnitt noch einmal
zusammengestellt und gewertet. Es wird an dieser Stelle keine
Zusammenfassung dieser Angaben zu einem singulidren Wert vorgenommen, da

die Daten stark von den jeweiligen MepPbedingungen und Verfahren abhingig
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Nur bei Hydroxylapatit kann mit groBer Sicherheit davon ausgegangen
werden, daP die Oberflichenenergie bei etwas unter 2 J/m2 liegt. Ein
dhnlicher Wert gilt auch fiir Titan.

Die oben gemachten Angaben scheinen die These zu stiitzen, daR eine hohe
Oberfldchenenergie mit einem guten Einwachsverhalten einhergeht.

Um zu einer gesicherten Aussage beziiglich einer Korrelation zwischen
Oberfldchenenergien und Anwachsverhalten zu gelangen, muf allerdings die
Datenbasis noch wesentlich vergréBert werden. Insbesondere sollten auch
Polymere und weitere Metalle, vor allem die hiufig eingesetzten
mehrphasigen Legierungen, untersucht werden. Bis dahin koénnen nur
Angaben, die in der Literatur zu den reinen Metallen zu finden sind,
ausgewertet werden. Kumikov u. Khokonov (1983) geben fiir einige reine
Metalle Oberflidchenenergien fiir den festen Zustand an. Es sind hier nur
diejenigen aufgefiihrt, die bei Biowerkstoffen wesentliche
Legierungsbestandteile sind. So wurde beispielsweise an Co bei 298 K eine
Oberflichenenergie von 3,58 J/m? gemessen. Bei hoheren Temperatiuren
schwanken die Angaben zwischen 1,46 (623 K) und 2,6 (1728 K) J/m* Fiir
Cr werden Werte zwischen 1,44 und 2,5 J/m? angegeben. Die Angaben fir
y—Fe betragen 1,95 bis 2,52 J/m?® Bei Nb sind die Daten mit 2,05-2,55
J/m?2 ebenfalls recht hoch. Bei Pt schlieBlich wurden zwischen 2,34 und
2,67 J/m? und bei Ta 1,95 und 2,68 J/m? gemessen.

Auch diese Zusammenstellung scheint darauf hinzu deuten, dap im Sinne
des Einwachsverhaltens gut vertrigliche Werkstoffe eine hohe
Oberflachenenergie aufweisen.

Die Oberfilichenenergie von ZrO:z wurde von Dusza (Universitit

Karlsruhe/persénliche Mitteilung) angegeben mit:
¥sv/2roz = 2,398 - 2,51.108% . (T - 1273 K).

Damit weist auch ZrOz, das als Biowerkstoff in der Erprobung ist, eine
recht hohe Oberflidchenenergie auf.

Schwierig bei der Uberpriifung des oben angedeuteten Zusammenhanges ist
auch die genaue Klassifizierung des Anwachsverhaltens der
Implantatwerkstoffe, Dieses miipte isoliert wvon anderen Einfliissen (z.B.
Krankheiten, Infektionen etc.) geschehen. Eventuell kénnte hierzu zunéichst
auch im Labor- oder Tierversuch eine gezielte Dotierung der Werkstoffe zur
Verdnderung der Oberflichenenergie erfolgen.
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