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I 

Kurzfassung 

Polyetheretherketon (PEEK) besitzt vorteilhafte biomechanische Eigenschaften für 

lasttragende orthopädische Implantate, jedoch werden für die Osseointegration wichtige 

Eigenschaften wie die Adsorption von Proteinen und die Adhäsion von Zellen von PEEK 

nicht gefördert. Die Biokompatibilität von PEEK kann durch Beschichtungen aus Titan und 

Titanoxid (TiO2) verbessert werden. Das Aufbringen dieser Beschichtungen erfolgt 

üblicherweise mit verschiedenen Arten der physikalischen Gasphasenabscheidung. Bei 

diesen Verfahren erfolgt die Beschichtung durch ein gerichtetes Aufbringen von Material auf 

die im Blickwinkel der Beschichtungsquelle befindlichen Oberflächen. Sehr raue, oder 

hinterschnittene Bereiche des Implantats können mit diesen Verfahren mitunter nicht 

beschichtet werden. Die Atomlagenabscheidung (engl. atomic layer deposition, ALD) 

ermöglicht die Abscheidung defektfreier, homogener und konformer Schichten auch auf 

komplexen dreidimensionalen (3D) Oberflächen. Bei temperaturempfindlichen Materialien 

wie PEEK ermöglicht die plasmaunterstützte ALD (engl. plasma enhanced ALD, PEALD) die 

Abscheidung bei niedrigeren Temperaturen. Im Rahmen dieser Arbeit wurde eine PEALD-

Anlage zur homogenen Beschichtung komplexer 3D-Oberflächen modifiziert und die 

Eigenschaften von abgeschiedenen TiO2-Schichten untersucht. Die Konformität der 

Beschichtungen wurde auf 3D-Teststrukturen untersucht. Die Vorteile des ALD-

Beschichtungsverfahrens auf komplexen Geometrien konnten bei der Beschichtung von 

rauen PEEK-Oberflächen sehr gut anhand von Rasterelektronenmikroskopie-Aufnahmen an 

einem Querschnitt-Schnitt beobachtet werden. Durch Änderung der Parameter der 

Vorbehandlung mit einem Sauerstoffplasma konnte gezeigt werden, dass die Schichthaftung 

von der Hydrophilie der PEEK-Oberfläche abhängt und durch optimierte Parameter eine 

weitere Verbesserung der Schichthaftung möglich ist. Kontaktwinkelmessungen haben 

gezeigt, dass TiO2-beschichtetes PEEK eine erhöhte Hydrophilie und Oberflächenenergie 

aufweist. Die Anhaftung von Proteinen und Zellen für ein verbessertes Einwachsverhalten 

wird dadurch gefördert. Die Biokompatibilität wurde mittels in-vitro Zelltests mit 

mesenchymalen ST2-Stammzellen untersucht. Die Ergebnisse deuten auf hervorragende 

osteokonduktive Eigenschaften hin. Des Weiteren konnte auf Referenzsubstraten eine 

antibakterielle Wirkung der TiO2-Schichten durch Besiedelungsversuche mit E. coli-Bakterien 

nachgewiesen werden. Außerdem wird eine Möglichkeit vorgestellt, mit welcher auf den 

TiO2-Schichten eine zu Hydroxyapatit ähnliche Calciumphosphat-haltige Schicht 

abgeschieden werden konnte, wodurch die bioaktiven Eigenschaften von PEEK-Implantaten 

weiter verbessert werden können.  
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1. Einleitung und Zielsetzung 
Die zunehmende Alterung der Gesellschaft erfordert eine immer umfangreichere Behandlung 

der im Alter auftretenden Verschleißerscheinungen des menschlichen Skeletts. Zusätzlich 

gefördert werden diese Verschleißerscheinungen durch den Wandel zur „sitzenden 

Gesellschaft“ und die zunehmende Adiposität. Die Folgen sind Rückenschmerzen und 

Arthrose. Auch die Zunahme an riskanten Freizeitsportarten und Verkehrsunfällen verlangt 

nach immer besseren Implantaten. Die Geschwindigkeit des Einwachsprozesses 

(Osseointegration) ist für die Verbesserung der Implantate ein wichtiger Faktor, da der 

Zeitraum bis zur Gewährleistung einer stabilen und belastbaren Verbindung zwischen 

Implantat und Knochen primär durch die Osseointegration bestimmt wird [1]. Ein Versagen 

des Implantats ist dabei unbedingt zu vermeiden, da dies in den überwiegenden Fällen 

weitere operative Eingriffe erfordert und das Implantat ersetzt werden muss. Der Körper 

reagiert mit jedem Einbringen von Fremdkörpern zunächst mit dem Immunsystem. Diese 

Immunantwort des Wirts ist stark abhängig von der Biokompatibilität des verwendeten 

Materials und der Beschaffenheit der Implantatoberfläche, einschließlich Rauheit, 

Benetzbarkeit und chemischer Zusammensetzung [2, 3]. Eine erfolgreiche Osseointegration 

zeichnet sich durch die Bildung von Knochen an der Implantatoberfläche aus und wird als 

Osteogenese bezeichnet. Ist das verwendete Implantatmaterial nicht ausreichend 

biokompatibel oder befinden sich auf der Oberfläche Verunreinigungen und 

Fremdorganismen, wie etwa Bakterien, so reagiert der Wirt mit einer Abkapselung vom 

Implantat durch Bildung einer bindegewebsartigen Schicht. Diese bindegewebsartige Schicht 

verhindert eine kraftschlüssige Verbindung zwischen Knochen und Implantat. 

Mit der Entwicklung erster medizinischer Implantate wurden vorzugsweise industriell 

etablierte Materialien verwendet, bei denen eine tolerierbare, möglichst geringe Reaktion des 

Wirtsgewebes zu beobachten war. Trotz Fortschreiten der Forschung auf dem Bereich der 

Biomaterialien werden diese Materialien auch heutzutage noch weiterhin verwendet. Für 

Knochenimplantate zählt hierzu etwa Titan, dessen Eignung als Implantatmaterial bereits 

1952 entdeckt wurde [4].  

Der sehr hohe Elastizitätsmodul von Titan ist bei lasttragenden Implantaten ein großer 

Nachteil. Der Elastizitätsmodul weicht stark von dem des menschlichen Knochens ab und 

der das Implantat umgebende Knochen kann sich dadurch zurückbilden. Dieser Effekt wird 

als „Stress-Shielding“ bezeichnet. Die auf das Skelett einwirkenden Kräfte werden eher vom 

steiferen Implantat als vom umgebenden Knochen aufgenommen, der umgebende Knochen 

wird nicht mehr ausreichend belastet und der Körper reagiert wiederum darauf, indem er 

diesen Teil des Knochens im Zuge von Remodellierungsprozessen abbaut, da er aus seiner 

Sicht nicht benötigt wird [5]. Die Festigkeit des Knochens nimmt ab, was zu einer Lockerung 

und schließlich zu einem Versagen des Implantats führt. 

Der Thermoplast Polyetheretherketon (PEEK) ist ein Biomaterial mit deutlich günstigeren 

biomechanischen Eigenschaften. PEEK wurde bereits Ende der 1990er Jahre als Material 

für Implantate zugelassen. Es besitzt aufgrund seiner chemisch inerten Eigenschaften keine 

toxische Wirkung auf den Körper [6]. Es ist nicht weiter überraschend, dass PEEK aufgrund 

seiner chemischen Beständigkeit ein eher bioinertes Material ist. Die für die Osseointegration 

wichtigen Eigenschaften der Adsorption von Proteinen und der Adhäsion von Zellen wird von 

PEEK nicht gefördert. Zur Verbesserung des Einwachsverhaltens besteht ein möglicher 

Ansatz darin, eine Beschichtung mit einem bioaktiveren Material aufzubringen. Aufgrund der 

bekannten guten osseointegrativen Eigenschaften von Titan-Implantaten haben sich auch 

Beschichtungen aus Titan und Titanoxid (TiO2) als gut erwiesen. Mit Hydroxyapatit als 

Beschichtungsmaterial können noch bessere osseointegrative Eigenschaften erreicht 
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werden. Dieses Material ist in seiner Zusammensetzung der mineralischen Phase des 

Knochens und der Zähne sehr ähnlich [7]. 

Es gibt zahlreiche Methoden für die Abscheidung solcher Schichten bei moderaten 

Temperaturen, die für temperaturempfindliche Materialien wie Polymere geeignet sind. 

Übliche Methoden zur Implantat-Beschichtung sind verschiedene Arten der physikalische 

Gasphasenabscheidung (engl. physical vapor deposition, PVD), wie Sputtern. Bei diesen 

Verfahren erfolgt die Beschichtung durch ein gerichtetes Aufbringen von Material auf die im 

Blickwinkel der Beschichtungsquelle (Target) befindlichen Oberflächen. Implantatoberflächen 

hingegen weisen in der Regel eine Rauheit im Bereich von Mikrometern auf, was die 

Osteoblastendifferenzierung fördert und die Oberfläche zwischen Knochen und Implantat 

erhöht und eine bessere Verzahnung zwischen mineralisiertem Knochen und der 

Implantatoberfläche ermöglicht.  

Nicht jede Beschichtungsmethode führt jedoch auf solchen sehr rauen Oberflächen zu den 

gewünschten Eigenschaften einer gleichmäßigen (uniformen und konformen) Beschichtung. 

Mit technisch komplexen Konstruktionen für die Drehung des Substrats während der 

Abscheidung ist es zwar möglich, auch auf rauen Oberflächen mit PVD konforme Schichten 

abzuscheiden. Jedoch können trotzdem Abschattungseffekte auftreten, wodurch Bereiche 

der Oberfläche nicht beschichtet werden, wie in Abbildung 1.1 auf einer rauen, mit Ti 

beschichteten PEEK-Oberfläche erkennbar ist.  

 

Abbildung 1.1: Querschnitt einer rauen mit Titan beschichteten PEEK-Oberfläche. Durch das verwendete 
Sputterverfahren zum Aufbringen der Titan-Schicht wurden in den kavitätartigen Strukturen des PEEK-Substrats 
Teile der Oberfläche nicht beschichtet. Die weißen Partikel sind Rückstände des bei der Präparation verwendeten 
Poliermittels. 

Eine vielversprechende Methode zur Abscheidung homogener Beschichtungen auch auf 

komplexen Oberflächen ist die Atomlagenabscheidung (engl. atomic layer deposition, ALD). 

ALD ist ein Verfahren zur Abscheidung dünner Schichten mit selbstlimitierten 

Reaktionsschritten zwischen gasförmigen Precursoren und der Substratoberfläche, mit einer 

sehr präzisen Kontrolle über die Schichtdicke im atomaren Bereich [8, 9]. Mit ALD ist es 

möglich, auch auf komplexen dreidimensionalen (3D) Oberflächen defektfreie, homogene 

und konforme Schichten abzuscheiden. Das Beschichtungsverfahren wurde in den 1960er 
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und 1970er Jahren entwickelt und findet heutzutage Anwendung vor allem in der 

Halbleiterindustrie [10]. Weitere Anwendungsfelder sind mittlerweile auch in der Medizin und 

der Biologie zu finden [11]. Als Anwendung für orthopädische Implantate aus Titan konnte 

deren Biokompatibilität verbessert werden, indem mit dem ALD-Verfahren Titanoxid- und 

Hydroxyapatit-Schichten abgeschieden wurden [12–18]. Die in diesen Studien verwendeten 

Abscheidungstemperaturen lagen jedoch in der Regel über der Glasübergangstemperatur 

von PEEK (145 °C). Daher sind diese Verfahren nicht auf PEEK anwendbar. Bei 

temperaturempfindlichen Materialien wie PEEK ermöglicht die plasmaunterstützte ALD (engl. 

plasma enhanced ALD, PEALD) die Abscheidung bei niedrigeren Temperaturen durch den 

Einsatz von Sauerstoffplasma anstelle von Wasser für übliche Oxidabscheidungsprozesse. 

Außerdem sind mit PEALD höhere Wachstumsraten und schnellere Prozesszeiten möglich 

[19, 20]. Bei komplexen 3D-Substraten und grabenartigen Strukturen ist die Konformität der 

Beschichtung mit PEALD aufgrund der Rekombination der Radikale durch Kollisionen mit der 

Substratoberfläche schwieriger als bei der thermischen ALD [21]. Die Verwendung einer 

entfernten Plasmaquelle, bei der die Plasmaquelle und das Substrat durch ein Gitter getrennt 

sind, verringert den Ionenbeschuss, erhält aber den Fluss der Radikale zur 

Substratoberfläche aufrecht. Eine verbesserte Konformität durch den Einsatz einer solchen 

Plasmaquelle wurde bereits für TiO2 gezeigt, das mit PEALD auf mikroskopischen 

Teststrukturen abgeschieden wurde [22]. 

Neben der Biokompatibilität und der Förderung der osseointegrativen Eigenschaften des 

Implantats durch die Beschichtung ist auch die Haftung der Beschichtung eine wichtige 

Voraussetzung für eine erfolgreiche Implantation. Ein Ablösen solcher Beschichtungen vom 

Substrat kann jedoch zu Komplikationen nach der Implantation und im schlimmsten Fall zu 

einem Verlust des Implantats führen. Für die Zulassung als medizinisches Implantat werden 

daher gewisse Anforderungen an die Schichthaftung gestellt, welche für plasmagespritzte 

Beschichtungen in Normen zusammengefasst sind. Für Titan-Beschichtungen sind diese in 

der Norm ISO 13179-1 sowie von der U.S. Food and Drug Administration (FDA) in einer 

Richtlinie [23] festgelegt. Für Hydroxyapatit-Schichten sind diese in der Norm ISO 13779-2 

und ASTM F1609 festgelegt [24]. 

Die Abscheidung von gut haftenden Beschichtungen auf Polymeren ist im Allgemeinen eine 

Herausforderung. Polymere besitzen nur wenige freie Bindungsstellen, da deren 

Polymerketten und Bausteine meist chemisch inaktiv sind. Diese Eigenschaft kann 

insbesondere PEEK mit seinen chemisch sehr resistenten Eigenschaften zugesprochen 

werden [25]. Die Schichthaftung von ALD-Schichten auf Polymeren kann durch eine 

Plasmabehandlung verbessert werden [26], da durch die Plasmabehandlung die Dichte an 

funktionellen Gruppen auf der Polymeroberfläche für die Chemisorption von 

Precursormolekülen erhöht werden kann. 

Motiviert durch die Konformität von ALD-Schichten auf komplexen 3D-Strukturen, werden in 

dieser Arbeit die Eigenschaften von ALD-Schichten auf PEEK hinsichtlich ihrer Eignung als 

Beschichtung für orthopädische Implantate untersucht. Diese Arbeit wurde im Rahmen des 

BMBF-Projekts 13FH5I02IA „Neuartige biokompatible und bioaktive Beschichtungen für 

orthopädische PEEK-Implantate (Wirbelsäulen-Cages)“ in Kooperation mit der Fa. Orthobion 

GmbH (D-Konstanz) durchgeführt. Orthobion stellt titanbeschichtete PEEK-

Wirbelsäulencages her, welche nach Bandscheibenvorfällen die schadhafte Bandscheibe 

ersetzen sollen. 
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Abbildung 1.2: Wirbelsäulencage für den Lendenwirbelbereich von Orthobion aus PEEK ohne Beschichtung. 
Maßstabbalken: 1 cm 

In Abbildung 1.2 ist ein Wirbelsäulencage von Orthobion ohne Beschichtung für den 

Lendenwirbelbereich dargestellt. Die gezahnten Oberflächen auf der Ober- und Unterseite 

des Cages sorgen für eine verbesserte Stabilität nach der Implantation durch Verkeilen mit 

den benachbarten Wirbeln. Die Gewindebohrung auf der linken Seite ermöglicht das 

Einsetzen des Cages durch ein geeignetes Werkzeug während der Operation. Der Hohlraum 

des Cages wird vor dem Einsetzen mit Knochenmaterial des Patienten verfüllt [27]. Für eine 

Beschichtung aller Oberflächen des Cages mit einem herkömmlichen PVD-Verfahren ist 

aufgrund dieser komplexen Struktur ein aufwändiges Rotationsverfahren während der 

Beschichtung des Cages erforderlich. Hinterschnittene Teile des Cages können mit einem 

solchen Verfahren mitunter nicht beschichtet werden. Eine Beschichtung im ALD-Verfahren 

würde unter optimalen Bedingungen den gesamten Cage mit einer homogenen Schicht 

beschichten können. 

Die zum Verständnis des Themas relevanten Grundlagen werden in Kapitel 2 vorgestellt. 

Zunächst wird auf die medizinischen und biologischen Grundlagen des Knochenaufbaus und 

der Osseointegration eingegangen. Wichtige Aspekte der Oberflächeneigenschaften von 

orthopädischen Implantaten für eine optimale Osseointegration sowie konkurrierende 

Prozesse durch bakterielle Infektionen werden dabei angerissen. Die materialtechnischen 

Grundlagen umfassen die für orthopädische Implantate verwendbaren Materialien und 

Beschichtungen. In den physikalischen Grundlagen wird ein Überblick über das 

Niederdruckplasma und das ALD-Verfahren vermittelt. Kapitel 3 umfasst die in dieser Arbeit 

verwendeten Geräte und Methoden zur Beschichtung und Analyse der abgeschiedenen 

Schichten. Die Methoden für die Analyse umfassen die Charakterisierung der Schichten 

selbst sowie die Analyse der Schichthaftungs-Eigenschaften und der biologischen 

Eigenschaften mittels in-vitro Zelltests und Besiedelungsversuche mittels Bakterien. Für die 

Abscheidung der ALD-Schichten wurde eine im Labor des Studienzentrum Rottweil zur 

Verfügung stehende ALD-Beschichtungsanlage verwendet und zunächst umgebaut, sodass 

die im Projekt zur Verfügung gestellten Cages im PEALD-Verfahren mit TiO2 beschichtet 

werden konnten. Anpassungen an der Precursorzufuhr und der Plasmaquelle waren nötig, 

um konforme Schichten auf 3D-Strukturen abzuscheiden. Die durchgeführten Umbauten und 

die Validierung des Beschichtungsprozesses und der Konformität der Beschichtungen auf 

3D-Strukturen werden in Kapitel 4 vorgestellt. Des Weiteren wurden in diesem Kapitel die 

Schichteigenschaften auf Referenzsubstraten analysiert. Die Analyse der TiO2-Schichten auf 
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PEEK-Substraten erfolgt in Kapitel 5. Auch wird die Konformität der TiO2-Schichten auf 

sandgestrahlten PEEK-Substraten und die Schichthaftung in diesem Kapitel analysiert. Die 

Haftungseigenschaften der TiO2-Schichten auf PEEK wurden in Kapitel 6 durch Variation der 

Plasmaparameter genauer untersucht und weiter optimiert. Die Biokompatibilität und die 

osteokonduktiven Eigenschaften der TiO2-Beschichtungen auf PEEK wurden anhand von in-

vitro Zelltests mit mesenchymalen Stammzellen untersucht. Die Ergebnisse sind in Kapitel 7 

vorgestellt. In Kapitel 8 werden die antibakteriellen Eigenschaften der TiO2-Schichten 

untersucht. Als Substratmaterial wurden in diesen Versuchen Ti-Folien verwendet. In Kapitel 

9 wird ein Verfahren vorgestellt, welches es ermöglicht, eine zu Hydroxyapatit ähnliche 

Calciumphosphat-haltige Schicht auf TiO2-beschichtem PEEK aufzubringen. Schlussendlich 

werden die Ergebnisse dieser Arbeit in Kapitel 10 zusammengefasst. 

 

 





 

7 

2. Grundlagen 
In diesem Kapitel soll zunächst ein Überblick über das Thema geschaffen werden. Zunächst 

wird auf die medizinischen Grundlagen für das Verständnis der Osseointegration von 

Implantaten eingegangen. Im darauffolgenden Teil werden die Grundlagen über 

gebräuchliche Implantatmaterialien und -Beschichtungen vermittelt. Schließlich folgt im 

letzten Teil ein Überblick über die physikalischen Grundlagen zur Plasmabehandlung von 

Oberflächen und das verwendete Beschichtungsverfahren. 

2.1 Medizinische Grundlagen 

2.1.1 Biokompatibilität von Knochenimplantaten 

Der wichtigste Faktor, der ein Biomaterial von jedem anderen Material unterscheidet, ist 

seine Fähigkeit, in Kontakt mit Geweben des menschlichen Körpers zu treten, ohne dabei 

einen übermäßig schweren Schaden im Körper zu verursachen [28]. Dabei wird zwischen 

der Strukturkompatibilität und der Oberflächenkompatibilität unterschieden. Die 

Strukturkompatibilität umfasst dabei sowohl die Form des Implantats wie auch die 

Übertragung von Kräften im Implantat und die Kraftübertragung zwischen lasttragendem 

Implantat und dem angrenzenden Gewebe, wie z.B. Knochen. Unter der 

Oberflächenkompatibilität versteht man die Anpassung der chemischen, physikalischen, 

biologischen und morphologischen Oberflächeneigenschaften des Implantats an das 

Empfängergewebe [7]. Die Kompatibilität kann bei Knochenimplantaten nach Schenk et al. in 

folgende Kategorien eingeteilt werden (Tabelle 2.1) [29]: 

Tabelle 2.1: Kategorisierung der Kompatibilität von Knochenimplantaten [7, 29]. 

Inkompatibel Freisetzung von Substanzen in toxischen 
Konzentrationen mit der Folge von 
Immunreaktionen, welche zu Allergien, 
Fremdkörper- oder Abstoßungsreaktionen, 
oder Nekrosen führen können. 

Biokompatibel Freisetzung von Substanzen in nicht-
toxischen Konzentrationen, mit der Folge 
von Einkapselung in Bindegewebe oder 
Auftreten von schwachen 
Fremdkörperreaktionen. 

Bioinert Keine Freisetzung toxischer Substanzen. 

Bioaktiv Positive Interaktion, Gewebedifferenzierung 
und dadurch Bindung oder Adhäsion von 
Knochen an der Grenzfläche zwischen 
Implantat und Empfängergewebe. 

Induktiv Induktion einer heterogenen 
Knochenbildung 

Konduktiv Implantat dient als Gerüst für 
Knochenablagerung. 

 

Es ist ersichtlich, dass neben dem gewünschten Einwachsen des Implantats mit einer 

kraftschlüssigen Verbindung mit dem Knochen auch negative Reaktionen des körpereigenen 

Immunsystems auftreten können. Neben der Freisetzung toxischer Stoffe kann auch die 

Bildung falscher Gewebsformen zu einem Verlust des Implantats führen. Bei 

Knochenimplantaten in etwa durch die Bildung von Bindegewebe, wodurch kein Kraftschluss 

zwischen Implantat und Knochen erzielt werden kann und sich das Implantat im Körper 

lockert. Dieses Risiko ist bei biokompatiblen und bioinerten Implantaten erhöht. Bei 

bioaktiven, induktiven und konduktiven Implantaten können knochenbildende Prozesse im 
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Körper stimuliert oder unterstützt werden, wodurch das Risiko eines Implantatverlusts 

gesenkt werden kann. 

2.1.2 Knochenaufbau / Osteogenese 

Der Knochen erfüllt im Körper sowohl strukturelle als auch metabolische Funktionen. Er 

stützt strukturell den Körper gegen einwirkende Kräfte und schützt die inneren Organe. Die 

metabolische Funktion des Knochens liegt in der Speicherung von Calcium und Phosphat 

[7]. 

Knochen ist ein lebendes, dynamisches Gewebe, das sich im Laufe des Lebens verändert 

und den Bindegeweben zugeordnet werden kann. Wie andere Bindegewebearten auch, 

besteht Knochen aus Zellen, welche in einer extrazellulären Matrix eingebettet sind. 

Knochen unterscheidet sich von den anderen Bindegewebearten dahingehend, dass dessen 

extrazelluläre Matrix mineralisiert ist. Die dynamische Eigenschaft des menschlichen 

Knochengewebes ermöglicht die narbenfreie Heilung von geschädigtem Knochen.  

Der anorganische Teil des Knochengewebes besteht hauptsächlich aus schlecht 

kristallinem, nichtstöchiometrischen karbonisierten Hydroxyapatit (HA) mit hexagonaler 

Kristallstruktur [30]. Rund 30 % des Knochens besteht aus organischer Knochensubstanz 

(knochenspezifische Zellen und organische Knochenmatrix), welche hauptsächlich aus Typ I 

Kollagen (ca. 90 %) und nicht-kollagenen Proteinen besteht. Damit bietet der Knochen auch 

ein Mineral- und Proteinreservoir, welches eine entscheidende Rolle beim Calcium- und 

Phosphathaushalt des Körpers spielt [31]. 

Neben Heilungsprozessen, in welchen die Osteogenese die Bildung von neuem Knochen 

gewährleistet, ist auch der restliche Teil der Knochen in einem ständigen Umbauprozess. 

Der Körper passt sich ständig den einwirkenden Belastungen an, und durch die 

Umbauprozesse wird ein Großteil des erwachsenen Skeletts alle 10 Jahre ersetzt [32]. 

Dieser Prozess erfolgt durch Knochenapposition und -resorption an deren hauptsächlich 

Osteoblasten, Osteoklasten und Osteozyten als drei verschiedene Zelltypen beteiligt sind. 

Für die Knochenapposition sind die Osteoblasten verantwortlich. Diese lagern den Knochen 

in geordneten Schichten auf dem bereits bestehenden Knochen als eine Knochenmatrix an, 

wodurch die Festigkeit des Knochens erhöht wird. Die Osteoblasten scheiden Knochen in 

mineralisierter Form am entfernten Ende vom Zellkern ab und sind mit dem Knochen immer 

verbunden. An der knochenabgewandten Seite scheiden sie Typ-I-Kollagen und kleinere 

Mengen an Matrix-organisierenden Proteinen, darunter Osteocalcin und Osteopontin ab [33]. 

Einige dieser Osteoblasten werden in diese Matrix eingegraben und dann als Osteozyten 

bezeichnet. Andere verbleiben als dünne Zellen, die die Oberfläche bedecken, und werden 

als Auskleidungszellen (engl. lining cells) bezeichnet. Der Durchmesser von Osteoblasten 

beträgt etwa 20 µm, Osteozyten besitzen eine Länge von etwa 20 bis 60 µm [7]. Osteozyten 

sind zahlenmäßig im Knochen am häufigsten vertreten und sind untereinander und mit der 

Oberfläche der Osteoblasten durch ein Netzwerk von kleinen, dünnen Fortsätzen, den 

Canaliculi, weitläufig verbunden [32, 33]. 

Die Remodellierung dient zunächst zur Reparatur von Schäden am Skelett, die durch 

wiederholte Belastungen entstehen können, indem kleine Risse oder Verformungen in 

Bereichen mit Zellschäden ausgebessert werden. Die Remodellierung verhindert auch die 

Ansammlung von zu viel altem Knochen, der seine Elastizität verliert und brüchig werden 

kann. Des Weiteren ist dieser Prozess auch wichtig für die Regulierung des Calcium- und 

Phosphat-Haushalts im Körper. Das Skelett nimmt auch die Funktion als Speicher dieser 

Stoffe wahr, und durch den Abbau von Knochen kann Calcium und Phosphat dem Körper 

zugeführt werden [32]. Die Osteoklasten sind dabei für die Zersetzung des Knochens 

verantwortlich, indem sie lokal auf der Oberfläche des Knochens in einem abgeschlossenen 

Bereich Salzsäure abscheiden. Der abgesenkte pH-Wert in dieser Umgebung führt zu einer 
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Auflösung des mineralisierten Hydroxyapatits, und durch die Absonderung von 

spezialisierten Proteinasen bauen die Osteoklasten die hauptsächlich aus Typ-I-Kollagen 

bestehende organische Matrix des Knochens ab [34]. Der Durchmesser von Osteoklasten 

beträgt etwa 100 µm [7]. 

Die mechanischen Eigenschaften des Knochens werden sowohl von den organischen als 

auch den anorganischen Komponenten bestimmt. Die Kollagenfasern nehmen in erster Linie 

Zugkräfte auf, der mineralische Anteil übernimmt Druckkräfte. Der Elastizitätsmodul von 

Knochen liegt im Bereich von 12,0 GPa bis 23,1 GPa, und eine Überdehnung des Knochens 

ist bis rund 2 % möglich, bis es zum Bruch kommt [7].  

2.1.3 Osseointegration 

Das Einwachsen eines Implantats zur Erlangung einer strukturellen und kraftschlüssigen 

Verbindung mit dem umgebenden Knochen wird als Osseointegration bezeichnet. Um das 

Implantat bildet sich dabei eine Knochenlage, welche sich mit dem umgebenden Knochen 

verbindet. Allgemein kann der Einwachsprozess von Implantaten in drei sich überlappende 

Heilungsphasen unterteilt werden [35].  

Die erste und wichtigste Heilungsphase, die Einleitung der Osseointegration, beruht auf der 

Rekrutierung und Migration osteogener Zellen im Wundbereich an die Implantatoberfläche 

[36]. Die Implantation ist immer verbunden mit einer Verletzung des Wirtsgewebes durch den 

operativen Eingriff. Über die verletzten Gefäße gelangt Blut an das Implantat, das 

angeborene Immunsystem reagiert auf diese Verletzung und löst Entzündungsreaktionen 

aus, welche vergleichbar sind mit dem Wundheilprozess [37, 38]. Auf der 

Implantatoberfläche wird ein Gerinnungsprozess angestoßen (Koagulation). Eine 

provisorische Matrix wird um das Implantat gebildet, wodurch weitere Biomoleküle und 

Zellen zur Implantatoberfläche migrieren können [37]. Dazu zählen Neutrophile und 

Makrophagen, welche die Implantatoberfläche von möglichen Pathogenen reinigen [2]. 

Dabei werden reaktive Sauerstoffspezies freigesetzt, welche auch auf der 

Implantatoberfläche Korrosionserscheinungen herbeiführen können [38]. Mesenchymale 

Stammzellen aus dem Blut und Knochenmark migrieren im weiteren Verlauf zur 

Implantatoberfläche und differenzieren dort durch in der Matrix eingelagerte Zytokine zu 

Osteoblasten [39]. 

In der zweiten Phase folgt daraufhin die Bildung von neuem Knochen durch die 

Osteoblasten, welche die organische Komponente der Knochenmatrix synthetisieren und die 

Mineralisierung durch Freisetzen von alkalischer Phosphatase vermitteln. Durch das 

Anlagern von neuem Knochen auf der Implantatoberfläche und dem umgebenden Knochen 

wird eine knöcherne Verbindung hergestellt. 

Als letzte Phase folgen schließlich Remodellierungsprozesse des neu gebildeten 

Knochengewebes. Neben der Anlagerung neuen Knochens wird durch die Osteoklasten 

Knochen resorbiert und abgebaut. Dieser langfristige Knochenumbauprozess führt zu einer 

Stabilisierung und Verstärkung des neu gebildeten Knochens und einer Anpassung an die 

vorherrschenden äußeren Belastungen [36].  

2.1.4 Oberflächeneigenschaften von orthopädischen Implantaten 

Die Oberfläche des Biomaterials ist die erste Komponente des Implantats, die mit den 

biologischen Zellen oder Flüssigkeiten in Kontakt kommt. Die Biokompatibilität des 

Biomaterials wird daher in erster Linie von dessen Oberflächeneigenschaften beeinflusst. 

Insbesondere spielen dabei Faktoren wie die Benetzbarkeit, die Oberflächenchemie der 

exponierten Atome, die Oberflächenenergie und die Oberflächentopografie eine wichtige 

Rolle [40]. Der auf dem Implantat gebildete Knochen wächst zu etwa 30 % schneller als der 
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vom Knochen aus zum Implantat hinwachsende [41]. Daher ist die Anpassung der 

Oberflächeneigenschaften des Implantats für ein beschleunigtes Anhaften von Osteoblasten 

und Wachstum von Knochen einer der vielversprechendsten Wege für eine verbesserte 

Osseointegration. Werden die Oberflächeneigenschaften des Implantats nicht angemessen 

gewählt, können die eindringenden Zellen eine Schicht aus fibrotischem Gewebe zwischen 

dem Implantat und dem Knochen bilden, die das Ergebnis der Implantation gefährdet. Die 

fehlende Knochenbildung an einem solchen Implantat erzeugt einen Teufelskreis, der mit 

Mikrobewegungen und Entzündungen beginnt und mit der Verdickung des fibrotischen 

Gewebes, dem Abbau des umgebenden Knochens und der Lockerung des implantierten 

Geräts endet [2]. Je nach Erfolg des Wundheilprozesses in der jeweiligen Phase schreitet 

die Knochenbildung weiter voran, oder es kommt zur Bildung von fasrigem Bindegewebe um 

das Implantat herum [42]. 

Nach der Implantation ist der erste Kontakt der Oberfläche des Implantats mit dem Blut des 

Körpers. Der Wasseranteil des Bluts bedeckt daraufhin innerhalb von wenigen 

Nanosekunden die Oberfläche des Implantats [43]. Danach folgen die weiteren Bestandteile 

aus der Flüssigkeit, wie Ionen, Zucker und Proteine. Für Zellen, die sich langsamer bewegen 

als Proteine, ist es diese von den Proteinen konditionierte Oberfläche, auf die sie zuerst 

treffen. Diese Proteinschicht beeinflusst die Anlagerung der Zellen an die Oberfläche und 

damit auch die Morphologie und das Verhalten der Zellen. 

Auch wenn unspezifische Adhäsion, die durch ionische und van der Waals-Kräfte zwischen 

der negativ geladenen Zellmembran und einer Oberfläche vermittelt wird, wahrscheinlich ein 

ergänzender Mechanismus ist, geht man davon aus, dass sich Zellen über diskrete Punkte 

anlagern, die oft als Fokalkontakte bezeichnet werden. Diese werden durch Proteincluster 

gebildet und durch Integrine vermittelt. Integrine sind eine wichtige Familie von 

Zelloberflächenrezeptoren, welche die Zelladhäsion an Proteine der extrazellulären Matrix 

steuern [44]. 

Proteine werden oft als der primäre und wichtigste Bestandteil von biologischen 

Flüssigkeiten angesehen, die eine Oberfläche konditionieren. Sie sind für den Organismus 

allgegenwärtige biologische Moleküle, die für alles verantwortlich sind, von der Bildung von 

Geweben bis zur Vermittlung der meisten biologischen Reaktionen, und aus Sicht der 

Materialien sind sie hochgradig oberflächenaktiv. Eine Optimierung der 

Oberflächenbeschaffenheit von Implantaten kann damit auch die Osseointegration 

begünstigen. Viele im Blut vorhandene Proteine können mit der Oberfläche des Implantats 

interagieren, von denen einige mit der Entzündungsreaktion des Körpers in Verbindung 

stehen, wie z. B. Fibrinogen und Komplementmoleküle sowie andere Proteine, die an der 

Zellanhaftung beteiligt sind, wie z. B. Fibronektin und Vitronektin [2]. 

Oberflächenchemie 

Die chemischen Eigenschaften der Implantatoberfläche bestimmen die Möglichkeiten für 

Proteine, mit welchen funktionellen Gruppen diese interagieren können. Auch wird dadurch 

die Zellhaftung beeinflusst. Die chemische Zusammensetzung des Materials zum Zeitpunkt 

der Implantation spiegelt aber möglicherweise nicht die chemische Zusammensetzung nach 

dem Kontakt mit biologischen Flüssigkeiten oder nach der Modifikation durch die 

angrenzenden Zellen wider, was zu Korrosionsprodukten führen kann und insbesondere bei 

Metallen berücksichtigt werden muss [42]. 

Freie Oberflächenenergie und Benetzbarkeit 

Mit der freien Oberflächenenergie besteht eine Kenngröße, welche die Anzahl der freien 

chemischen Bindungsstellen widerspiegelt. Gegenüber den Atomen innerhalb des 

Festkörpers, im Bulk, besitzen Atome an der Oberfläche weniger Nachbaratome des eigenen 
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Materials, mit welchen sie eine Bindung eingehen können, und versuchen daher diese freie 

Energie zu minimieren, um einen günstigeren energetischen Zustand zu erreichen. Bei 

Metallen ist dabei typischerweise die Entstehung einer passivierenden Oxidschicht durch 

Anbindung von Sauerstoff oder Wasser beobachtbar. Die Bindungsarten lassen sich grob in 

primäre (ionische, kovalente und metallische) und sekundäre (van der Waals) Bindungen 

unterteilen. Wenn die freien Bindungen hauptsächlich ionischer und kovalenter Art sind, führt 

dies zu signifikanten polaren Beiträgen zur gesamten freien Oberflächenenergie. Beiträge 

durch Wasserstoffbrückenbindungen und Dipol-Dipol-Wechselwirkungen tragen ebenfalls 

zum polaren Teil der Oberflächenenergie bei. Wenn die freien Bindungsstellen überwiegend 

vom Typ van der Waals sind, hat die freie Oberflächenenergie einen überwiegend unpolaren, 

bzw. dispersen Charakter [44]. 

Je nach Art der freien Bindungen adsorbieren auf der Oberfläche gewisse Proteine besser 

als andere. Allgemein wird davon ausgegangen, dass eine hohe freie Oberflächenenergie für 

eine bessere Anhaftung von Zellen sorgt. Auf verschiedenen Materialien konnte außerdem 

bereits gezeigt werden, dass der polare Anteil ein kritischer Faktor ist für eine bessere 

Haftung und Spreitung der Zellen [45–47]. 

Die freie Oberflächenenergie bestimmt maßgeblich auch die Benetzbarkeit durch 

Flüssigkeiten. Bei Implantatoberflächen wird allgemein eine möglichst gute Benetzbarkeit mit 

Wasser, somit eine hydrophile Oberfläche, angestrebt. Dadurch ist auch die Benetzbarkeit 

gegenüber Blut erhöht und die Adhäsion von Proteinen und Zellen an der Oberfläche 

verbessert [48]. Des Weiteren ermöglichen hydrophile Oberflächen eine bessere Anhaftung, 

Ausbreitung und Proliferation von Zellen [49] und sie sind außerdem dafür bekannt, eine für 

die Knochenbildung günstige Umgebung zu fördern [50]. Vitronektin, zu dem Osteoblasten 

eine hohe Affinität besitzen, haftet besser auf Oberflächen mit einer hohen 

Oberflächenenergie. Damit werden diese Oberflächen von Osteoblasten gegenüber den 

Fibroblasten bevorzugt. Das Risiko der Bildung von fibrotischem Gewebe wird damit geringer 

und das Einwachsverhalten wird verbessert [51]. 

Rauigkeit und Topographie 

Auch die Topographie und die Oberflächenrauigkeit haben einen Einfluss auf die Interaktion 

von Zellen und Proteinen mit der Oberfläche. Gekrümmte Oberflächen, Gruben, Vorsprünge, 

Hohlräume usw., deren Größe und Krümmungsradien mit den Größen der biologischen 

Einheiten (Proteine 1-10 nm, Zellen 1-100 µm) vergleichbar sind, induzieren biologische 

Wechselwirkungen, die sich von denen auf einer flachen Oberfläche unterscheiden [43]. 

Außerdem steht bei sehr rauen Oberflächen mehr Raum für die Adsorption von Proteinen 

und das Anhaften von Zellen zur Verfügung. Die Oberflächenrauigkeit kann dabei in drei 

Gruppen unterteilt werden [36, 52]: 

• Nanoskopische Rauigkeit ( < 1 µm ), 

• Mikroskopische Rauigkeit ( 1 µm – 10 µm ), 

• Makroskopische Rauigkeit ( 10 µm – mm ). 

Die nanoskopische Rauigkeit beeinflusst insbesondere das Adsorptionsverhalten von 

Proteinen. Im Bereich der Mikrorauigkeit wird die Verzahnung zwischen mineralisiertem 

Knochen und Implantatoberfläche maximiert. Auch können durch diese Art der Rauigkeit 

dem Knochenwachstum konkurrierende Prozesse benachteiligt werden. Hierzu zählt auch 

die Ausbildung von fibrotischem Gewebe, welche das Implantat vom Körper abkapselt. 

Dieses wird von Fibroblasten gebildet, welche eine glatte Oberfläche bevorzugen [53]. Die 

Makrorauigkeit umfasst Merkmale im Bereich von wenigen Mikrometern bis zu Millimetern 

und bezieht sich somit auf die Implantatgeometrie. Durch die Rauheiten in dieser 
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Größenordnung kann die Implantatfixierung verbessert werden, wodurch die mechanische 

Stabilität über lange Zeit gewährleistet werden kann [36].  

2.1.5 Antibakterielle Eigenschaften 

Eine der häufigsten Komplikationen bei der Implantation von biomedizinischen Implantaten 

sind Infektionen durch Bakterien [54]. Infektionen verlangsamen den Einwachsprozess mit 

Spätfolgen, welche auch Jahre nach der Implantation auftreten können und bis zum Verlust 

des Implantats führen. Über einen Zeitraum von 10 bis 20 Jahren nach der Implantation 

orthopädischer Implantate versagen etwa 10 % dieser Implantate. Infektionen sind in 20 % 

der Fälle die Ursache des Versagens [55]. Die nachfolgende Behandlung erfordert neben 

dem Austausch des Implantats oft ein sehr invasives Entfernen von Gewebe und eine 

längere Antibiotikatherapie [56].  

Das Konzept des „race to the surface“ hat sich im Laufe der Jahre etabliert, um den 

Wettbewerb zwischen den Wirtszellen und kontaminierenden Bakterien um die Besetzung 

der Biomaterialoberflächen zu beschreiben. Die schnelle Integration von Biomaterialien in 

das Wirtsgewebe ist der Schlüssel für den Erfolg vieler Implantate, und es gibt Hinweise 

darauf, dass eine schnelle Integration auch für die Verhinderung der bakteriellen Adhäsion 

und Kolonisierung entscheidend ist [54].  

Ohne Fremdkörper wird eine Gewebekontamination durch Bakterien in der Regel spontan 

durch die Immunabwehr des Wirts beseitigt. Im Gegensatz dazu löst das Biomaterial bei 

Implantat-assoziierten Infektionen eine lokale Gewebereaktion aus, die akute und chronische 

Entzündungen, eine Fremdkörperreaktion, die Bildung von Granulationsgewebe und 

schließlich eine fibrotische Verkapselung umfasst, was das Implantat für eine mikrobielle 

Besiedlung und Infektion anfällig macht und im weiteren Verlauf als Substrat für die Bildung 

eines Biofilms dienen kann [54]. 

 

Abbildung 2.1: Schematische Darstellung der Bildung eines bakteriellen Biofilms und des Anhaftens von 
knochenbildenden Zellen als zwei konkurrierende Prozesse auf der Implantatoberfläche, im englischen auch als 
"Race to the surface" bezeichnet [57]. 
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Die erste Stufe dieser bakteriellen Biofilmbildung ist die Ansiedlung eines planktonischen 

Bakteriums1 auf der Oberfläche des Implantats. Nach der Anhaftung an der Oberfläche 

beginnt das Bakterium, sich zu teilen und zum Schutz vor der Immunantwort des 

Wirtsorganismus einzukapseln. Biofilmbildung bietet dem Bakterium Schutz vor einer 

Vielzahl von Umwelteinflüssen wie UV-Exposition, Metalltoxizität, Säureexposition, 

Dehydrierung, Antibiotika und antimikrobiellen Wirkstoffen [58]. In der darauffolgenden Stufe 

beginnen die vorhandenen Bakterien Kolonien zu bilden, wodurch der Innendruck im Biofilm 

erhöht wird und der Biofilm sich auszudehnen beginnt. An einem bestimmten Punkt wird die 

bakterielle Belastung innerhalb des reifen Biofilms so hoch, dass planktonische Bakterien 

aus dem Biofilm freigesetzt werden. Diese Bakterien können dann eine Infektion des 

umliegenden Gewebes oder eine Ausdehnung des Biofilms an einer anderen Stelle 

verursachen [57].  

Eine Antibiotikatherapie kehrt typischerweise die Symptome um, die durch die aus dem 

Biofilm freigesetzten planktonischen Zellen verursacht werden, kann aber den Biofilm nicht 

abtöten. Aus diesem Grund zeigen Biofilm-Infektionen typischerweise wiederkehrende 

Symptome nach mehreren Zyklen in der Antibiotikatherapie, bis die sessile Population 

chirurgisch aus dem Körper entfernt wird [59]. Außerdem kann eine Antibiotikatherapie zur 

Entwicklung von Bakterienstämmen führen, die gegen das Antibiotikum resistent sind. Zellen 

des Immunsystems, die sich als Reaktion auf den Biofilm entwickelt haben, können dem Wirt 

ebenfalls mehr Schaden zufügen [40]. Zum Beispiel können Antikörper, die als Reaktion auf 

die Antigene an der Biofilmoberfläche produziert werden, den Biofilm nicht durchdringen, um 

die Infektion zu beseitigen. Daher bilden sie jedoch Immunkomplexe, die oft das umliegende 

Gewebe schädigen [60]. Infektionen durch Bakterien gilt es daher in einem möglichst frühen 

Stadium zu vermeiden. Trotz strengster Hygienemaßnahmen lassen sich solche Infektionen 

nur schwer gänzlich vermeiden, weshalb nach Strategien gesucht wird, um sie durch 

Hemmung der Anhaftung von Krankheitserregern oder durch Abtötung zu verhindern. Auch 

bioaktive Beschichtungen wie Hydroxyapatit können die Anfälligkeit für Infektionen erhöhen. 

Mit Hydroxyapatit beschichtete Ti-Implantate können beispielsweise Bakterien beherbergen, 

die zu einer schwereren Infektion und einer geringeren Osteointegration als bei 

unbeschichteten Ti-Implantaten führen [61, 62]. Die Verwendung von antibakteriellen 

Biomaterialien zur Bekämpfung von Infektionen dieser Art ist ein vielversprechender Weg, 

der sich im Laufe der Jahre immer mehr durchgesetzt hat. Oftmals wird auch von 

antimikrobiellen Biomaterialien gesprochen, welche Infektionen von anderen 

Mikroorganismen, wie Pilzen und Viren verhindern sollen. Diese Materialien wirken entweder 

der Anhaftung von Bakterien entgegen, so dass sie sich nicht an den Implantatoberflächen 

festsetzen können, oder sie töten in den umliegenden Bereichen ab [63]. Eine Strategie, 

solche Infektionen durch Implantate zu vermeiden, ist das Aufbringen eines solchen 

antibakteriellen Materials als Beschichtung [64–66]. Die Anhaftung von Bakterien lässt sich 

durch Anpassung der Rauigkeit, der Oberflächenenergie und Benetzbarkeit minimieren. 

Weitere Möglichkeiten bieten Änderungen der chemischen Eigenschaften, durch 

Beschichtung mit Materialien wie Silber, Kupfer oder Zink [67]. 

2.2 Materialtechnische Grundlagen 
In diesem Unterkapitel wird auf die in dieser Arbeit verwendeten Materialien von 

orthopädischen Implantaten eingegangen. Einerseits spielen dabei mechanische 

Anforderungen eine große Rolle, damit die auftretenden Belastungen vom Material getragen 

werden können. Die chemischen Eigenschaften der Oberfläche des Materials spielen 

 
 

1 Bakterien können in einzelner Form freischwimmend (planktonisch) oder als Bestandteil des Biofilms 
(sessil) vorkommen. 
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andererseits für die Biokompatibilität und die erfolgreiche Osseointegration eine wichtige 

Rolle. Daher ist es einerseits möglich, die Materialien als Ganzes für das Implantat zu 

verwenden, oder andererseits nur als Beschichtung. 

2.2.1 Implantatwerkstoffe 

2.2.1.1 Titan 

Orthopädische Implantate werden aufgrund ihrer hohen mechanischen Festigkeit häufig aus 

Metallen hergestellt. Oftmals wird dabei auf Titan und seine Legierungen zurückgegriffen, da 

diese eine gute Korrosionsbeständigkeit im menschlichen Körper besitzen. Alle Sorten von 

Titan und Titanlegierungen weisen an der Oberfläche eine Titanoxidschicht von 

typischerweise 2-5 nm Dicke auf [68, 69], welche unter physiologischen Bedingungen stabil 

ist. Diese hauptsächlich amorphe Oxidschicht wird bei der Reaktion mit Luftsauerstoff 

innerhalb weniger Millisekunden gebildet und wirkt als Schutzbarriere gegen weitere 

Korrosion. Obwohl biokompatibel, fehlt es Titanimplantaten mit unbehandelten Oberflächen 

an Bioaktivität und osteokonduktiven Eigenschaften für eine schnelle Knochenanlagerung 

[70]. Zu einem frühen Implantationszeitpunkt sind solche Titanimplantate in der Regel von 

bindegewebsartigem Gewebe eingekapselt und stehen damit nicht in direktem Kontakt mit 

dem Knochengewebe. Eine Erhöhung der Oberflächenrauheit zur Verbesserung des 

Osseointegration ist mit Verfahren wie Sandstrahlen und Anodisieren möglich. Den guten 

Verarbeitungseigenschaften von Titan und dessen Legierungen steht aber insbesondere der 

Nachteil der höheren Steifigkeit des Materials im Vergleich zu menschlichem Knochen 

gegenüber. Dadurch kann Knochenschwund in der Nähe des Implantats induziert werden, 

mit der Folge einer Lockerung und im schlimmsten Fall eines Verlusts des Implantats. Der 

Elastizitätsmodul von Titan liegt im Bereich von 100 GPa und ist damit in etwa um den 

Faktor 5 bis 10 höher als das von menschlichem Knochen. Dadurch wird der vom Implantat 

umgebende Knochen weniger stark belastet und in dessen Folge vom Körper 

zurückgebildet, da der Körper andauernd die Knochen den auf sie wirkenden Kräften 

anpasst. Diese Rückbildung des Knochens wird auch als "stress-shielding"-Effekt bezeichnet  

[5, 71]. Beobachtet wurde dieser Knochenschwund beispielsweise in der Nähe von 

metallischen Rekonstruktionsplatten für Knochenbrüche (Frakturfixationsplatten) und 

Hüftgelenkprothesen [72, 73].  

Ein weiterer Nachteil von Titanimplantaten besteht bei der Partikelbildung durch Abrieb an 

der Oberfläche. Dadurch werden Partikel mit einem Durchmesser von 0,2-10 µm an den 

Körper in das umgebende Gewebe abgegeben. Die freigesetzten Partikel lösen eine 

Immunantwort des Körpers in Form einer Entzündungsreaktion aus. In diesem Fall kapselt 

ein schlecht durchblutetes Gewebe das Implantat ein. In dieser fibrösen Verkapselung sind 

vor allem Fibroblasten und Makrophagen zu finden. Zum Schutz des Körpers versuchen die 

Fibroblasten, eine isolierende Schicht um das Implantat zu bilden. Durch die Makrophagen 

werden enzymatische Degradierungsprozesse angestoßen, mit dem Ziel die körperfremden 

Partikel zu zersetzen. Durch die korrosionsbeständigen Eigenschaften der Partikel fällt die 

Reaktion der Makrophagen entsprechend aggressiv aus, was wiederum das Risiko der 

Osteolyse erhöht und zu einer vollständigen Zerstörung des angrenzenden Knochens führen 

kann [74]. 

Die Diagnosemöglichkeiten nach der Implantation werden bei der Verwendung von 

Titanimplantaten eingeschränkt. Aufgrund der Röntgenopazität von Titan treten in 

Computertomographie-Bildern Artefakte auf und auch die Möglichkeit, den Patienten mit 

Magnetresonanztomographie zu untersuchen, wird dadurch eingeschränkt [6]. 
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2.2.1.2 PEEK 

Der Thermoplast Polyetheretherketon (PEEK) wurde bereits in den 1990er Jahren als 

Implantatmaterial von der U.S. Food and Drug Administration (FDA) zugelassen. 

Verwendung gefunden hat er unter anderem in der Wirbelsäulenchirurgie für 

Wirbelsäulenkäfige (engl. spine-cages) [75–78]. Auch sind Zahnersatzimplantate [79] sowie 

die Rekonstruktion von Schädeldefekten [80, 81] mit PEEK realisierbar.  

Aufgrund seiner chemischen Beständigkeit und seiner hohen Temperaturbeständigkeit wird 

PEEK als Hochleistungskunststoff bezeichnet und findet in vielen industriellen Bereichen 

Anwendungen. PEEK besitzt wie viele andere Polymere sehr gute 

Verarbeitungseigenschaften über Verfahren wie Spritzgießen, Zerspanung, oder additive 

Fertigung. Der Elastizitätsmodul von PEEK liegt im Bereich von 3 bis 4 GPa und in Form 

eines Verbundwerkstoffs durch Beimischung von Glas- oder Kohlefasern können die 

Materialeigenschaften wie Festigkeit und Elastizitätsmodul über einen weiten Bereich den 

entsprechenden Anforderungen angepasst werden. Es werden dadurch deutlich höhere 

spezifische Festigkeiten (Festigkeit im Verhältnis zur Dichte des Werkstoffs) als bei vielen 

Metallen erreicht, wodurch es sich für industrielle Anwendungen z.B. in der Luftfahrtindustrie 

qualifiziert. Für medizintechnische Anwendungen wie Knochenimplantate lässt sich damit ein 

zu menschlichem Knochen ähnlicher Elastizitätsmodul erzielen und damit der bei Titan-

Implantaten auftretende Stress-Shielding-Effekt minimieren [82, 83]. 

PEEK ist ein lineares Homopolymer, dessen Struktur aus aromatischen Ringen besteht, 

welche über Keton- und Ether-Gruppen verbunden sind (Abbildung 2.2). 

 

Abbildung 2.2: Strukturformel von PEEK. Von links nach rechts sind die aromatischen Ringe über zwei Ether- und 
eine Keton-Gruppe verbunden. 

Bei Raumtemperatur liegt PEEK in einer semikristallinen Struktur mit einem 

Kristallinitätsgrad von 30 – 35 % vor [76]. Dabei wird PEEK mit zunehmendem Anteil der 

kristallinen Phase steifer und spröder [76], wobei  die Verarbeitungstemperatur einen 

maßgeblichen Einfluss auf die Kristallinität hat [84–86]. Die Dichte beträgt ca. 1,3 – 1,5 g/cm3 

[87] und ist damit etwa um den Faktor 3 geringer als die von Titan. Die Schmelztemperatur 

von PEEK liegt zwar bei etwa 343 °C, jedoch verändern sich die strukturellen Eigenschaften 

aufgrund der Semikristallinität bereits deutlich unterhalb der Schmelztemperatur. Der 

amorphe Anteil schmilzt bereits oberhalb der Glasübergangstemperatur, welche bei PEEK 

rund 143 °C beträgt [88].  

PEEK besitzt eine hohe Verschleißfestigkeit und weist eine sehr hohe chemische 

Beständigkeit auf. Die Widerstandsfähigkeit gegen fast alle Lösungsmittel ist sehr hoch, mit 

der Ausnahme von hoch konzentrierter Schwefelsäure [72, 83, 89]. Es ist nicht 

biodegradierbar, löst keine toxischen und mutagenen Reaktion aus und ist somit auch 

biokompatibel. Bei Sterilisationsprozessen mit Wasserdampf oder Gammastrahlung bleibt es 

stabil [90]. Die Wasseraufnahme von PEEK beträgt bei Raumtemperatur 0,5 Gew.-% [83]. 

Wird PEEK ionisierender Strahlung ausgesetzt, so werden durch das Material keine Radikale 

freigesetzt [91]. Aufgrund seiner Röntgentransparenz ermöglicht es eine einfache 
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Untersuchung des Knochenwachstums nach der Implantation durch Computertomographie 

und Magnetresonanztomographie [82, 92]. Diesen für medizintechnische Anwendungen sehr 

positiven Eigenschaften steht jedoch der für Knochenimplantate nachteilige Effekt der 

chemischen Inertheit des Materials gegenüber. Dadurch und aufgrund der hydrophoben 

Oberfläche wird weitgehend das Anbinden von Proteinen und die Förderung der 

Zellanhaftung verhindert [77]. PEEK kann daher als Implantatmaterial nicht ohne weiteres 

osseointegrieren [93, 94]. Die Verbesserung der Bioaktivität von PEEK ist daher Bestandteil 

zahlreicher Forschungsarbeiten. Grundsätzlich werden dabei zwei Ansätze verfolgt: Die 

Oberflächenmodifikation und die Herstellung von Verbundwerkstoffen. Es existieren 

zahlreiche wissenschaftlich publizierte Verfahren zur Verbesserung der Bioaktivität von 

PEEK [6, 95–101]: 

• Compoundierung von PEEK mit bioaktiven Pulvern [102], Titan [103] oder Titanoxid [104] 

• Nasschemische Behandlung [105], Sulfonierung [106–109] 

• Plasmamodifikation [110]  

• Plasma-Immersions-Ionenimplantation [111] 

• Kovalente Bindung von Peptiden [112] 

• Titanbeschichtung [113–117] 

• Hydroxyapatit-Beschichtung [118] 

• Titanoxid-Beschichtung [119, 120] 

2.2.2 Implantatbeschichtungen 

Anstatt ein Implantat aus nur einem Werkstoff herzustellen, welcher die gewünschte 

biologische Antwort an der Oberfläche und darüber hinaus auch die entsprechenden 

mechanischen Eigenschaften erfüllen soll, ermöglicht eine Beschichtung des Werkstoffs 

diese beiden Funktionen zu trennen. Es kann ein beliebiges Material mit den gewünschten 

mechanischen Eigenschaften als Grundlage für das Implantat verwendet werden. Die 

gewünschte Wechselwirkung mit dem Gewebe des Wirts wird dann durch die Beschichtung 

realisiert. Das Erhalten der mechanischen Eigenschaften des Grundmaterials wird durch 

möglichst dünne Beschichtungen gewährleistet. Da die biologische Antwort von den 

verfügbaren Oberflächengruppen auf dem Implantat abhängt, reicht bereits eine 

Schichtdicke im Bereich von µm oder wenigen nm aus, um diese Funktionalisierung zu 

erreichen. Die Art der Funktionalisierung kann dabei einerseits auf Seite des Wirts die 

Immunantwort und den Einwachsprozess beeinflussen, andererseits aber auch die 

chemische Stabilität des Implantats beeinflussen. Damit können zum Beispiel oxidative oder 

gar korrosive Prozesse nach der Implantation vermieden werden. Mithilfe antibakterieller 

Beschichtungen können sogar Infektionen vermieden werden.  

2.2.2.1 Titan und Titanoxid 

Verschiedene Verfahren ermöglichen es, Titan auf Materialien abzuscheiden und so deren 

Biokompatibilität zu verbessern. Oftmals kommen hierbei verschiedene Arten der 

physikalische Gasphasenabscheidung (engl. Physical Vapor Deposition, PVD) wie Sputter-, 

Elektronstrahlverdapfungs- und Plasmaspritz-Verfahren zu Anwendung. Wie bei Implantaten 

aus reinem Titan wird auch bei Titan-beschichteten Implantaten der sich an Luft oder 

Flüssigkeiten schnell bildenden Oxidschicht ihre Biokompatibilität zugeschrieben [121]. Die 

Eigenschaften dieser Titanoxid- (TiO2-)Schicht sind dabei entscheidend für einen guten 

Kontakt mit dem umgebenden Gewebe [122]. Die Bioaktivität der Oxidschicht kann durch 

Verfahren wie Anodisieren, Dotierung, eine Plasmabehandlung oder Tempern verbessert 
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werden [123, 124]. Dadurch können die Oberflächenchemie und -Topographie verändert 

werden, was eine Änderung der Benetzungseigenschaften und der Oberflächenenergie zur 

Folge haben kann. Durch die veränderten Absorptionseigenschaften von Proteinen kann 

damit die Anhaftung von Zellen und Bakterien an der Oberfläche beeinflusst werden. 

Eine weitere Methode ist die direkte Abscheidung solcher TiO2-Beschichtungen. Neben den 

PVD-Verfahren kann eine biokompatible TiO2-Schicht auch über die chemische 

Gasphasenabscheidung (CVD, engl. Chemical Vapor Deposition) [125, 126], die 

Atomlagenabscheidung (ALD, engl. Atomic Layer Deposition) [12–14, 17], oder über Sol-

Gel-Prozesse abgeschieden werden [120, 127]. TiO2 ist chemisch stabil, ein Halbleiter, nicht 

toxisch und kostengünstig, was es zu einer guten Wahl für Anwendungen im alltäglichen 

Gebrauch und auch in der Medizintechnik macht. TiO2 in Form von Nanopartikeln ist eines 

der am weitesten verbreiteten Nanomaterialien in unserem täglichen Leben [128].  

TiO2 kann in einer amorphen oder in einer der drei kristallinen Phasen vorliegen: 

tetragonales Rutil, tetragonales Anatas und orthorhombischer Brookit. Die Kristallstrukturen 

unterscheiden sich dabei in der Anordnung der TiO6-Oktaeder [129]. In Abbildung 2.3 sind 

die bei der Röntgenbeugung mit Cu-Kα-Strahlung auftretende Reflexe der kristallinen 

Phasen von TiO2 aufgeführt. 

 

Abbildung 2.3: Im Röntgen-Diffraktogramm auftretende Reflexe von kristallinem TiO2 in den Phasen Anatas (a), 
Rutil (b) und Brookit (c) und Zuordnung der Phasen, unter Verwendung von Cu-Kα-Strahlung. Entnommen aus 

[130]. 

Die verschiedenen Kristallstrukturen kennzeichnen eine unterschiedliche strukturelle 

Stabilität, unterschiedliche Photo- und Bioaktivität sowie unterschiedliche elektrische und 

optische Eigenschaften [131]. Unter biomedizinischen Gesichtspunkten unterscheidet sich 

die kristalline Phase gegenüber der amorphen Phase in ihrer höheren Hydrophilität, wodurch 

eine bessere Zellhaftung beobachtet wird [127]. Außerdem zeigt amorphes TiO2 eine erhöhte 

Anhaftung von Bakterien gegenüber der kristallinen Phase, was hauptsächlich auf eine 

verringerte Nanorauigkeit und eine verringerte Oberflächenenergie der amorphen Phase 

zurückzuführen ist [132]. Kristallines TiO2 besitzt außerdem eine erhöhte photokatalytische 

Aktivität. Die photokatalytische Eigenschaft von TiO2 unter UV-Bestrahlung beruht auf seinen 
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Halbleitereigenschaften bei einer Bandlücke der kristallinen Phasen von ca. 3 eV. Dieser 

Effekt wurde 1972 von Fujishima und Honda genauer beschrieben und besitzt vielseitige 

Anwendungen bei selbstreinigenden, antibakteriellen und beschlagshemmenden Funktionen 

auf der Grundlage der photoinduzierten Zersetzungsreaktion und der photoinduzierten 

Hydrophilie [133, 134]. Im Vergleich dazu gilt amorphes TiO2 allgemein als photochemisch 

inaktiv. Die mangelnde Photoaktivität wird auf das Vorhandensein zahlreicher Defekte in der 

amorphen Phase zurückgeführt, die zu einer raschen Rekombination der photogenerierten 

Elektronen und Löcher führen können, bevor sie in Reaktionen einbezogen werden können 

[135].  

2.2.2.2 Hydroxyapatit 

Hydroxyapatit ist eines der am meisten untersuchten Materialien für die Knochenheilung [4]. 
Die Motivation für den Einsatz von Hydroxyapatit in der Medizintechnik entstammt der Idee, 
einen Werkstoff mit ähnlicher chemischer Zusammensetzung wie die mineralische Phase 
des Knochens und der Zähne anzuwenden [7]. Hydroxyapatit (Ca10(PO4)6(OH)2, HA) ist eine 
Verbindung, die sowohl in der Natur vorkommt als auch synthetisch hergestellt werden kann 
und zur Gruppe der Calciumphosphate gehört, bei denen es sich um keramische Werkstoffe 
mit unterschiedlichen Anteilen von Calcium und Phosphor handelt. Der Einsatz von 
Calciumphosphat als Knochenersatzwerkstoff ist heute Stand der Technik, da es bioaktive 
Eigenschaften besitzt, ein rasches Knochenwachstum auf dessen Oberfläche ermöglicht und 
schnellere Heilungsphasen als bei Implantaten mit metallischen Oberflächen erreicht werden 
[7] . Es gibt eine Vielzahl von unterschiedlichen Calciumphosphat-Phasen, die in 
mineralisiertem Gewebe in der Natur vorkommen können. Diese Familie von 
Calciumphosphat-Phasen wird typischerweise nach dem molaren Verhältnis von Calcium zu 
Phosphor (Ca/P), ihren Polymorphen (gleiche chemische Zusammensetzung, aber 
unterschiedliche Kristallstruktur), dem Vorhandensein/Fehlen von strukturellem Wasser und 
danach, ob sich kristalline Phasen nur bei hohen Temperaturen bilden können (z. B. 
Tetracalciumphosphat), klassifiziert [4]. Im Speziellen werden HA und β-Tricalciumphosphat 
für die Heilung von Knochendefekten im Dentalbereich sowie in der Orthopädie und in der 
Mund-, Kiefer- und Gesichtschirurgie eingesetzt. Da Calciumphosphate einen geringeren 
Elastizitätsmodul und eine geringere Bruchlast besitzen [136] sind Implantate aus diesen 
Materialien jedoch ungeeignet für medizinische Anwendungen.  
Als Beschichtung sind von der FDA Calciumphosphate mit einem Ca/P-Verhältnis von 1,67-
1,76 und einer Kristallinität von mindestens 62 % [137]. Unter diese Einschränkung fällt HA 
und die Beschichtung von Implantaten mit HA hat sich in den letzten Jahren bewährt, um die 
osteokonduktiven Eigenschaften von z.B. Titan-Implantaten zu verbessern. Als 
Beschichtungsverfahren kommt zumeist thermisches Plasmaspritzen bei hohen 
Temperaturen zur Anwendung [138]. Weitere Verfahren zur Abscheidung von 
Calciumphosphaten sind nasschemische Prozesse, beruhend auf Ausfällung aus wässrigen, 
übersättigten Lösungen, die Calcium- und Phosphat-Ionen enthalten, biomimetische 
Verfahren, Sol-Gel-Verfahren, Sputtern, Laserstrahlverdampfen, Ionenstrahl-gestützte 
Abscheidung, CVD und ALD [16, 139–142]. Das Erreichen der gewünschten Kristallinität 
erfordert bei vielen Beschichtungsverfahren einen anschließenden Temperschritt bei 
Temperaturen ab 450 °C bei trockenen Bedingungen. Unter hydrothermischen Verfahren 
konnten kristalline Schichten bei deutlich geringeren Temperaturen von 100 °C bis 170 °C 
erreicht werden [143–145]. In Abbildung 2.4 sind die bei der Röntgenbeugung mit Cu-Kα-
Strahlung auftretende Reflexe der kristallinen Phasen von HA aufgeführt.  
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Abbildung 2.4: Charakteristische Peaks der kristallinen Phasen von HA in einem Röntgen-Diffraktogramm, unter 
Verwendung von Cu-Kα-Strahlung (Joint Committee on Powder Diffraction Standards (JCPDS) Nr. 9-432) [146]. 

2.3 Physikalische Grundlagen 
In diesem Unterkapitel wird auf die Grundlagen eingegangen, welche für die Beschichtung 

von Implantaten aus Polymeren mit dem in dieser Arbeit verwendeten ALD-Verfahren 

relevant sind. Plasma spielt hierbei eine zentrale Rolle, da die nötige Energie bei der 

Schichtabscheidung und den dort stattfindenden chemischen Reaktionen nicht vollständig 

durch thermische Energie aufgebracht werden soll, damit auch temperaturempfindliche 

Materialien wie Polymere beschichtet werden können. Auch die Funktionalisierung von 

Polymeren ist mit einer Plasmabehandlung möglich, was die Schichthaftung von chemisch 

an das Polymersubstrat gebundenen Schichten beeinflussen kann. Im weiteren Verlauf 

dieses Kapitels werden die Grundlagen des ALD-Verfahrens beschrieben.  

2.3.1 Plasma 

Ein teilweise, oder vollständig ionisiertes Gas wird als Plasma bezeichnet und im 

physikalischen Sinne auch häufig als der vierte Aggregatzustand definiert. Erstmal wurde der 

Begriff Plasma 1928 von Irving Langmuir geprägt und üblicherweise als ein 

hochenergetisches quasi-neutrales ionisiertes Gas bezeichnet, welches elektrisch leitfähig 

ist. In der Natur kennt man Plasma zum Beispiel von Feuer, Blitzen, der Sonne und 

Nordlichtern. Plasma hat in vielen industriellen Bereichen vor allem als Niederdruckplasma 

zur Oberflächenbehandlung und -Reinigung sowie bei Beschichtungstechnologien 

technische Anwendungen gefunden. Ein Festkörper im thermischen Gleichgewicht geht im 

Allgemeinen in einen flüssigen Zustand über, wenn die Temperatur bei einem festen Druck 

erhöht wird, und bei noch weiterer Erhöhung der Temperatur geht der Stoff in ein Gas über. 

Bei einer ausreichend hohen Temperatur zerfallen die Moleküle im Gas und bilden ein Gas 

aus Atomen, die sich frei in zufälligen Richtungen bewegen, abgesehen von Stößen 

zwischen den Atomen. Wird die Temperatur weiter erhöht, so zerfallen die Atome in frei 

bewegliche geladene Teilchen (Elektronen und positive Ionen), und der Stoff geht in den 

Plasmazustand über. Dieser Zustand ist gekennzeichnet durch eine gemeinsame 

Ladungsteilchendichte der Elektronen und positiven Ionen (ne ≈ ni ≈ n Teilchen/m3), welche 

im Gleichgewicht dieselben Temperaturen (ein Maß für die kinetische Energie der Teilchen) 

Te = Ti = T aufweisen. Die Temperaturen, die erforderlich sind, um aus reinen Stoffen im 

thermischen Gleichgewicht Plasmen zu bilden, reichen von etwa 4000 K für leicht zu 

ionisierende Elemente wie Cäsium bis 20.000 K für schwer ionisierbare Elemente wie Helium 



2 Grundlagen 

20 

[147]. Beispiele für technische Anwendungen von Plasmen im thermischen Gleichgewicht 

sind das Plasmaspritzen zur Beschichtung von Oberflächen, oder das Lichtbogenschweißen.  

Niederdruckplasma 

Weitere Anwendungen von Plasma finden sich bei Reinigung, Vorbehandlung und 

Funktionalisierung von Oberflächen. Häufig wird dabei ein Niederdruckplasma 

(p < 100 Pa = 1 mBar) verwendet, welches sich nicht im thermischen Gleichgewicht befindet, 

die Temperatur der Ionen ist typischerweise einige Größenordnungen geringer als die der 

Elektronen [148]. Im Niederdruckplasma wird den Elektronen durch ein starkes 

elektromagnetisches Feld zunächst Energie zugeführt. Diese „heißen“ Elektronen sind in der 

Lage, Gasphasenspezies durch Kollisionen zu ionisieren. Normalerweise beträgt die 

durchschnittliche Elektronentemperatur 3,5·104 K (etwa 3 eV), während die Gastemperatur 

niedrig bleibt (ca. 300-500 K). Dies führt zu einem Ungleichgewicht, das auf den niedrigen 

Gasdruck zurückzuführen ist. Daher wird das Niederdruckplasma der Gruppe der so 

genannten "kalten" Plasmen zugeordnet. Die Elektronen im hochenergetischen Ausläufer der 

Energieverteilung sind nicht nur in der Lage, Spezies zu ionisieren, sondern sie können auch 

dissoziieren und das reaktive Gas durch Elektronenstöße anregen. Dies führt zur Bildung 

reaktiver atomarer und molekularer Neutralteilchen (typischerweise als Plasmaradikale 

bezeichnet) sowie Ionen und Photonen. In der Folge können diese Spezies weitere 

Gasphasenreaktionen eingehen und Oberflächenreaktionen auslösen, wenn sie auf die 

Substratoberfläche oder die des Reaktors treffen. Obwohl die geladenen Teilchen eine 

zentrale Rolle bei der Aufrechterhaltung des Plasmas spielen, ist der Ionisationsanteil oder 

"Ionisationsgrad" von Prozessplasmen sehr gering und liegt normalerweise im Bereich von 

10-6-10-3. Das bedeutet, dass der Fluss von Elektronen und Ionen zur Substratoberfläche viel 

geringer ist als der Fluss der Plasmaradikale. Daher wird die Oberflächenchemie in vielen 

Fällen durch die Wechselwirkung der Plasmaradikale mit den Oberflächen-Spezies 

bestimmt. Die Energie der an der Oberfläche ankommenden Ionen kann jedoch viel höher 

sein als die Ionen- oder Elektronentemperatur, da die Ionen innerhalb einer dünnen positiven 

Raumladungsschicht an der Grenze zwischen Plasma und dem Substrat beschleunigt 

werden. Diese Raumladungsschicht, auch Plasma-Randschicht oder Debeyeschicht 

genannt, entsteht, weil die thermische Geschwindigkeit der Elektronen viel höher ist als die 

der Ionen. Um den Nettostrom zum Substrat auf null zu bringen, baut sich zwischen dem 

Plasma und dem Substrat ein elektrisches Feld auf, das die Elektronen abbremst und die 

Ionen beschleunigt. Daher befindet sich ein Plasma (im Zeitmittel) immer auf einem positiven 

Potential gegenüber jeder Oberfläche, die mit ihm in Kontakt steht [149]. Durch 

Ionenbeschuss kann der Substratoberfläche zusätzlich Energie zugeführt werden, welche 

Oberflächenreaktionen verstärken kann. Die Energie der auf die Oberfläche treffenden Ionen 

wird neben dem Potential in der Plasma-Randschicht auch von der mittleren freien 

Weglänge beeinflusst. Durch Variieren des Prozessdrucks kann somit die Ionenenergie 

beeinflusst werden.  

Über eine räumlich vom Substrat getrennte Plasmaquelle, oder ein Gitter zwischen der 

Plasmaquelle und dem Substrat kann das Einwirken von Ionen und Elektronen auf das 

Substrat minimiert werden (Abbildung 2.5). Bei einer indirekten Plasmaquelle wirken somit 

nur noch Radikale auf die Substratoberfläche. 
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Abbildung 2.5: Schematischer Vergleich von direktem (a) und indirektem (b) Plasma sowie die dabei auf das 

Substrat einwirkenden Spezies. Ionen sind mit I, Radikale mit R und Elektronen mit e bezeichnet. 

Plasmabehandlung von Polymeroberflächen 

Polymeroberflächen besitzen meist nur wenige funktionelle Gruppen. Insbesondere die 

Haftung von Beschichtungen auf Polymeren kann dadurch stark eingeschränkt sein. 

Aufgrund der makroskopischen Länge der Polymerketten ist die Anzahl der chemisch 

reaktiven Endgruppen begrenzt. Die Polymerketten und ihre Bausteine sind meist chemisch 

inaktiv, was z.B. bei perfluorierten Polymeren oder PEEK aufgrund der chemischen 

Beständigkeit offensichtlich ist. Polyacrylsäure und Polyvinylalkohol sind zwei der wenigen 

Polymere welche funktionelle Gruppen besitzen [25]. Der wichtigste Effekt der 

Plasmabehandlung von Polymeren ist daher der Einbau von funktionellen Gruppen in deren 

Oberfläche, um damit deren Anwendungsspektrum zu erweitern [150]. 

In Tabelle 2.2 ist eine Übersicht erzeugbarer funktioneller Gruppen aus verschiedenen 

Plasmagasen aufgeführt, welche durch oberflächennahe Reaktionen des Polymers mit den 

Plasmaspezies entstehen können. In fast allen Fällen wird bei der Plasmabehandlung von 

Polymeroberflächen ein breites Spektrum unterschiedlicher funktioneller Gruppen erzeugt. 

Diese werden durch das Plasmagas und meist auch in Verbindung mit dem nach dem 

Plasmaprozess eingebrachten Sauerstoff aus der Umgebungsluft erzeugt. [25] 

Tabelle 2.2: Übersicht verschiedener Plasma Prozessgase, und die dadurch erzeugten funktionellen Gruppen auf 

Kunststoffen (nach Krüger [150]). 

Plasma Prozessgas Erzeugte funktionelle Gruppe 

CF4, SF6, XeF2, NF3, BF3, SOF2, SiF4 -F 

CCl4, BCl3 -Cl 

NH3, N2H4, N2/H2 -NH2 

H2O, H2/O2, O2 -OH 

O2 -O 

H2O, H2/O2, CO2/H2 -COOH 

H2S, H2/S8, CS2 -SH 

 

2.3.2 Atomlagenabscheidung 

Die Atomlagenabscheidung (engl. Atomic Layer Deposition, ALD) ist ein zyklisches 

Gasphasen-Beschichtungsverfahren zur Abscheidung von dünnen Schichten. Ähnlich zur 

chemischen Gasphasenabscheidung (engl. chemical vapor deposition, CVD), beruht ALD 
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auf dem Prinzip der Chemisorption von Precursoren auf der Substratoberfläche, mit dem 

Unterschied, dass dieser Prozess selbstlimitierend stattfindet und das Abreagieren des 

Precursors in zwei oder mehrere Teilreaktionen aufgeteilt ist. In jedem Beschichtungsschritt 

chemisorbiert höchstens eine Monolage an Precursor auf der Substratoberfläche, welcher 

durch einen zweiten oder weiteren Precursor (Co-Reaktant) vollständig abreagiert wird. 

Durch Abwechslung verschiedener Precursoren können damit Schichten abgeschieden 

werden, bei welchen unter idealen Bedingungen in jedem Beschichtungszylus maximal eine 

Atomlage der Beschichtung abgeschieden wird. Diese Abfolge wird auch ALD-Zyklus 

genannt und das Schichtwachstum pro Zyklus als GPC (engl. growth per cycle) bezeichnet. 

Über die Anzahl der abgeschiedenen Zyklen lässt sich somit die gewünschte Schichtdicke 

genau definieren. Ein typischer Wert für den GPC liegt im Bereich von 0.1 nm und bewegt 

sich damit im Bereich der interatomaren Abstände, was den Begriff „Atomlagenabscheidung“ 

für dieses Beschichtungsverfahren motiviert. Das Prinzip wurde bereits in den 1950er Jahren 

entworfen und erstmals 1963 publiziert. In den 1970er Jahren kam es als 

Beschichtungsprozess für hochwertige Schichten zur Anwendung, und ab den 1990er 

Jahren erlangte das Verfahren zunehmende Bekanntheit im Forschungsbereich der 

Halbleiterindustrie, was das Spektrum an abscheidbaren Materialien in den vergangenen 

Jahrzehnten stetig vergrößert hat [151, 152]. Mit ALD lassen sich eine Vielzahl an 

Materialien wie reine Metalle, Oxide, Nitride, Sulfide abscheiden. Eine ausführliche Übersicht 

gibt hierzu die Arbeit von Miikkulainen et al. [153]. Wird im ALD-Prozess auch Plasma-

Anregung verwendet, spricht man von plasmaunterstützer ALD (engl. plasma enhanced 

atomic layer deposition, PEALD). Dadurch kann bei vielen ALD-Prozessen die 

Substrattemperatur reduziert werden, sodass auch temperaturempfindliche Materialien wie 

etwa Polymere mit diesem Verfahren beschichtet werden können [149]. In Abbildung 2.6 ist 

ein typischer PEALD-Zyklus zur Beschichtung von Aluminiumoxid (Al2O3) in einem 

plasmaunterstützen Verfahren dargestellt. 
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Abbildung 2.6: PEALD-Zyklus zur Abscheidung von Al2O3 Schichten mit Trimethylaluminium (TMA) und 

Sauerstoff als Precursoren. In Schritt I wird der Precursor eingeleitet und adsorbiert an die OH-Gruppen des 

Substrats. In Schritt II folgt das Spülen mit Argon, um überschüssigen Precursor aus der Kammer zu leiten; es 

verbleibt eine Monolage des Precursors auf dem Substrat (3). In Schritt III wird Sauerstoff als zweiter Precursor 

eingeleitet und ein Plasma gezündet, wodurch Sauerstoff-Radikale, Ionen und Ozon-Moleküle erzeugt werden. 
Diese reagieren mit der Oberfläche des Substrats und hinterlassen eine Al2O3-Schicht. Die entstandenen 

Reaktionsprodukte werden im letzten Schritt (IV) abgepumpt, sodass im Anschluss ein neuer Zyklus von vorn 

beginnen kann. Diese Abbildung ist entnommen aus [154].Für den Prozessbeginn müssen die 

Substrate mit funktionellen OH-Gruppen vorliegen (Abbildung 2.6, Zustand 1). Nach Einleiten 

des ersten Precursors (Trimethylaluminium, TMA) adsorbiert dieser in einer ersten 

Teilreaktion mit den auf der Oberfläche des Substrats vorliegenden OH-Gruppen 

(Chemisorption) und bedeckt damit die Oberfläche mit einer Monolage (Abbildung 2.6, 

Zustand 2). 

Diese selbstbegrenzende Eigenschaft des Precursors nach der Sättigung der Oberfläche 

verhindert ein weiteres Anwachsen der Schicht in diesem Schritt. Durch einen 

darauffolgenden Spülschritt mithilfe von Inertgas (Argon) wird überschüssiger Precursor aus 

der Kammer entfernt (Abbildung 2.6, Schritt II) und hinterlässt nur die an das Substrat 

adsorbierten Precursormoleküle. In dem darauffolgenden dritten Schritt (Abbildung 2.6, 

Schritt III) wird Sauerstoff als zweiter Precursor und Co-Reaktant für TMA eingeleitet und ein 

Plasma gezündet. Dadurch reagieren die reaktiven Sauerstoffkomponenten des Plasmas wie 

Ozon, Ionen, Radikale auf der Oberfläche des Substrats zu Al2O3 (Abbildung 2.6, Zustand 4). 

Ein weiterer Spülschritt (Abbildung 2.6, Schritt IV) pumpt überschüssige Reaktionsprodukte 

ab, sodass durch Wiederholen des Zyklus an den zurückgelassenen OH-Gruppen erneut 

eine Schicht abgeschieden werden kann. In jedem Zyklus beträgt das theoretische 

Schichtwachstum maximal eine Atomlage. Effekte wie sterische Hinderung der Precursor-

Moleküle bei der Chemisorption sorgen jedoch dafür, dass nicht alle freien OH-Gruppen an 

der Oberfläche besetzt werden können. Deshalb wird pro Zyklus ein geringeres 

Schichtwachstum (GPC, engl. growth per cycle) erreicht. Für das Schichtwachstum von 

Al2O3 mit TMA beträgt dies ca. 20% einer Monolage [155]. Man benötigt hier also ca. 5 

Zyklen für eine geschlossene Lage von Al2O3-Molekülen.  

2.3.2.1 Schichtwachstums-Eigenschaften 

Die Konsistenz des GPCs impliziert, dass die Dicke der abgeschiedenen Schicht 

proportional zur Anzahl der Zyklen ist. Mit dem GPC als Proportionalitätskonstante lässt sich 

die Schichtdicke wie folgt ermitteln:  
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 [Schichtdicke] = [GPC ] ∙ [Anzahl an Zyklen]. (2.1) 

Mit ALD wird somit ein lineares Schichtwachstum erzielt, wie in Abbildung 2.7 (a) dargestellt. 

In manchen Fällen kann jedoch eine Keimbildung zu Beginn des Beschichtungsprozesses 

auftreten, welche zu einem abweichenden GPC in der anfänglichen Wachstumsphase im 

Vergleich zum stationären Wachstum führt. Dies hängt sowohl von den Eigenschaften des 

Substrats als auch des abgeschiedenen Materials, bzw. des verwendeten Precursors ab 

[156].  

 

Abbildung 2.7: Übersicht der wichtigsten Schichtwachstumseigenschaften von ALD: Linearität (a), 

Temperaturbereich (b), und Sättigung des Precursors (c). 

Auch die Temperatur spielt eine wichtige Rolle bei der ALD, da das Schichtwachstum auf 

chemische Reaktionen angewiesen ist und die Temperatur allgemein die 

Reaktionsgeschwindigkeit beeinflusst. Für eine ausreichende Reaktivität muss sich auch die 

Temperatur des Substrats in einem gewissen Bereich befinden, welcher ALD-Fenster 

genannt wird. Innerhalb dieses Fensters findet aufgrund der selbstbegrenzenden 

Eigenschaften des Precursors ein gleichmäßiges Schichtwachstum statt. In erster Linie ist 

dieser Bereich von den verwendeten Precursoren abhängig und wird durch unerwünschte 

Nebeneffekte außerhalb dieses Temperaturfensters eingeschränkt, wie in Abbildung 2.7 (b) 

dargestellt. Bei der Abscheidung von Metalloxiden bewegt sich das Temperaturfenster im 

Bereich von 150 – 400 °C, in welchem der GPC mehr oder weniger konstant bleibt. Effekte 

wie eine erhöhte Reaktivität können den GPC mit zunehmender Temperatur in diesem 

Bereich ansteigen lassen. Es kann aber auch ein verminderter GPC beobachtet werden, 

aufgrund der Desorption von funktionellen Gruppen mit zunehmender Temperatur [157]. 

Eine zu geringe Temperatur kann je nach Eigenschaften des verwendeten Precursors zu 

dessen Kondensation auf der Substratoberfläche und somit einer Zunahme des GPCs 

führen. Ein weiterer Effekt bei zu geringer Temperatur wäre eine zu geringe 

Reaktionsfähigkeit, was zu einer Verringerung des GPCs führt. Bei zu hohen Temperaturen 

kann durch falsches oder frühzeitiges Abreagieren (Zersetzung) des Precursors der GPC 

zunehmen. Des Weiteren kann das Schichtwachstum oberhalb bestimmter Temperaturen 

auch abnehmen, etwa durch die Desorption von funktionellen Gruppen, oder durch die 

Flüchtigkeit des Beschichtungsmaterials selbst. Charakteristisch für einen zuverlässigen 

Prozess ist ein möglichst großes ALD-Fenster. Durch Plasma kann dieses 

Temperaturfenster erweitert werden, da es zusätzliche Energie in den Prozess mit einbringt 

und hierdurch die nötige Reaktionsenergie nicht mehr ausschließlich durch die Temperatur 

geliefert werden muss. Damit sind geringere Prozesstemperaturen, bis hin zu 

Raumtemperatur möglich, welche hingegen beim rein thermischen Verfahren im Bereich von 

mehreren hundert Grad Celsius liegen. Vorteile bringt dies bei der Beschichtung von 

temperaturempfindlichen Stoffen, wie zum Beispiel Polymeren [149].  
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Die selbstbegrenzende Eigenschaft der Precursoren gewährleistet bei ALD ein 

gleichmäßiges Schichtwachstum. Dabei muss sichergestellt sein, dass die Oberfläche mit 

Precursor gesättigt ist. In Abbildung 2.7 (c) ist eine für ALD typische Sättigungskurve 

dargestellt. Bei einer geringen Precursordosis steigt der GPC mit zunehmender Dosis weiter 

an, bis eine vollständige Sättigung der Oberfläche mit Precursor im jeweiligen ALD-Schritt 

erreicht ist. Ist die Sättigung erreicht, führt eine weitere Erhöhung der Dosis nicht zu einer 

weiteren Zunahme des GPCs. Der Punkt bis zu dem Erreichen der Sättigung kann je nach 

verwendetem Precursor früher oder später erreicht werden. Steigt der GPC bei weiterer 

Zunahme der Dosis nach Erreichen eines Sättigungs-Plateaus wieder an, oder wird mit dem 

verwendeten Precursor und den verwendeten Reaktionsbedingungen gar kein Plateau 

erreicht, so spricht man von CVD-artigem Schichtwachstum. Dieser Fall kann auftreten, 

wenn zwischen den Precursor-Schritten nicht ausreichend gespült wird und beide 

Precursoren gleichzeitig in der Gasphase auftreten [158]. 

2.3.2.2 Vorteile und Einschränkungen von ALD 

Verglichen mit anderen etablierten Dünnschicht-Beschichtungsverfahren besitzt ALD einige 

Vorteile: 

• Genaue Kontrolle der Schichtdicke im Subnanometer-Bereich durch die vorgegebene 

Anzahl an durchgeführten Beschichtungszyklen 

• Sehr gute Homogenität der Schichtdicke auf großen Substratflächen (Uniformität) 

• Sehr gute Konformität der Schichtdicke auf dreidimensionalen Strukturen 

• Geringe Beschichtungstemperaturen nötig (verglichen mit CVD) 

• Abscheidung einer Vielzahl an Materialien, wie reine Metalle, Oxide, Nitride, Sulfide 

möglich 

Ein Nachteil von ALD ist jedoch, dass die Abscheiderate gering sein kann. Ein weiterer 

ökonomischer Faktor ist ein verhältnismäßig hoher Verbrauch an Precursor, welcher nicht 

zum Schichtwachstum auf dem Substrat beiträgt [159]. Für Anwendungen, bei denen dünne, 

gleichmäßige und hochgradig konforme Schichten von Interesse sind, wird dieser Umstand 

jedoch in Kauf genommen. 

2.3.2.3 Plasmaunterstützte ALD 

Plasmaunterstütze ALD (engl. plasma enhanced ALD, PEALD) besitzt einige Vorteile 

gegenüber dem thermischen ALD-Verfahren. Neben dem bereits erwähnten Vorteil der 

Erweiterung des Temperaturfensters hin zu geringeren Temperaturen können einige 

Schichten mit verbesserten Materialeigenschaften im Sinne von Dichte, Verunreinigungen 

und elektrischen Eigenschaften abgeschieden werden. Des Weiteren ermöglicht PEALD 

oftmals ein erhöhtes Schichtwachstum, welches auf die erhöhte Reaktivität des Plasmas als 

Co-Reaktant zurückgeführt werden kann [149]. Bei thermischen ALD-Prozessen zur 

Abscheidung von Oxiden wird typischerweise Wasser als Co-Reaktant verwendet. Bei 

Prozessen mit niedrigen Temperaturen (Substrattemperatur < 150 °C) sind dabei sehr lange 

Spüldauern nötig [160]. Reaktive Plasmaspezies im Niederdruckplasma hingegen entstehen 

und rekombinieren innerhalb von wenigen Millisekunden [161]. Die Verwendung von Plasma 

ermöglicht somit kürzere Spüldauern und eine Beschleunigung des 

Beschichtungsprozesses. 

Das PEALD-Verfahren kann allgemein in zwei verschiedene Verfahren unterteilt werden 

[149], der direkten PEALD und der indirekten PEALD. Bei direkter PEALD befindet sich die 

Plasmaquelle in unmittelbarer Nähe zum Substrat. Das Substrat ist allen im Plasma 

erzeugten Spezies wie Ionen, Elektronen, Radikalen und UV-Strahlung ausgesetzt. Des 

Weiteren ist es bei einigen Plasmakonfigurationen auch möglich, die auf das Substrat 

wirkende Ionenenergie durch Anlegen einer Bias-Spannung zu beeinflussen. Dies wiederum 
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kann das Schichtwachstum pro Zyklus, die Dichte und die Kristallinität der Schichten 

beeinflussen [162]. 

Bei der indirekten PEALD ist die Plasmaquelle räumlich vom Substrat getrennt. Zum 

Schichtwachstum tragen bei diesem Verfahren nur Radikale bei. Die übrigen erzeugten 

Plasmaspezies gelangen von der Plasmaquelle entweder aufgrund der räumlichen 

Entfernung oder aufgrund der Trennung durch ein Gitter nicht zum Substrat.  

2.3.2.4 Abscheidung von TiO2-Schichten mit ALD 

Die Abscheidung von TiO2 mit ALD ist mit Titanhalogeniden, Titanalkoxiden und Titanamiden 

als Precursoren möglich [163]. In dieser Arbeit wurde Titantetraisopropoxyd 

((Ti[OCH(CH3)2]4, TTIP) als Precursor für die Schichtabscheidung von TiO2 genutzt, welcher 

bereits sehr ausführlich untersucht wurde [22, 157, 164–172]. Wird Wasser als Co-Reaktant 

verwendet, liegt der GPC in Abhängigkeit von der Temperatur im Bereich von 0,015 bis 

0,06 nm/Zyklus. Wird Sauerstoffplasma als Co-Reaktant verwendet, so liegt der GPC im 

Bereich 0,035 bis 0,05 nm/Zyklus [163]. TTIP ist eine luftempfindliche Flüssigkeit mit einem 

Dampfdruck von 0,1 mBar bei Raumtemperatur, welcher sich durch Erhitzen auf für ALD-

Schichtabscheidung geeignete Drücke erhöhen lässt (Abbildung 2.8) [173]. 
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Abbildung 2.8: Dampfdruck von TTIP in Abhängigkeit von der Temperatur. Berechnet nach [173]. 

Mit TTIP und Wasser abgeschiedene TiO2-Schichten weisen bei Substrattemperaturen unter 

180 °C eine amorphe Phase auf, bei höheren Temperaturen konnte eine anatase Phase in 

der Schicht beobachtet werden [174]. Unter Verwendung von O2-Plasma und durch einen 

verstärkten Beschuss mit Sauerstoff-Ionen durch Anlegen einer Bias-Spannung konnte bei 

Substrattemperaturen von 100 °C eine anatase Phase nachgewiesen werden [175]. Unter 

Verwendung einer indirekten Plasmaquelle wurde bei Temperaturen ab 200 °C eine anatase 

Phase beobachtet [171]. 

2.3.2.5 Uniformität und Konformität von Beschichtungen 

Obwohl ALD-Schichten in der Regel eine ausgezeichnete Uniformität aufweisen, gibt es 

mehrere Gründe, warum die Uniformität während der Abscheidung verschlechtert werden 

kann. Die typischsten Gründe sind: 1) sich überlappende Materialpulse, 2) ungleichmäßige 

Gasverteilung oder ungleichmäßige Verteilung des Precursors im Trägergas und 3) 

thermische Selbstzersetzung des Precursors. Einige dieser Einflüsse können durch passend 
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gewählte Prozessparameter wie ausreichend lange Zyklusdauern und Temperaturen 

vermieden werden. Die ungleichmäßige Verteilung von Precursoren und Gasen ist jedoch 

stark an den Aufbau der Beschichtungsanlage gebunden. Störeinflüsse, wie die 

Kondensation von Precursor, oder den Einschluss von Precursor in Leitungsverzweigungen 

welche nur indirekt gespült werden können, lassen sich nur durch sehr lange Spüldauern 

ausgleichen [176]. 

Uniforme Schichten haben dieselbe Schichtdicke auf jedem Punkt eines planaren 

Substrates, wie etwa auf der Fläche des Substrathalters. Als Maß für die Uniformität einer 

Schicht auf einem Substrat lässt sich aus der Inhomogenität wie folgt ermitteln: 

 
[Inhomogenität] =  

𝑑𝑀𝑎𝑥 − 𝑑𝑀𝑖𝑛
2 ∙ 𝑑𝑀𝑖𝑡𝑡𝑒𝑙𝑤𝑒𝑟𝑡

, (2.2) 

mit 𝑑𝑀𝑎𝑥, 𝑑𝑀𝑎𝑥, und 𝑑𝑀𝑖𝑡𝑡𝑒𝑙𝑤𝑒𝑟𝑡 der maximalen, minimalen und mittleren gemessenen 

Schichtdicke. Konforme Schichten haben die gleiche Dicke auch auf dreidimensionalen (3D) 

Merkmalen. Unter Berücksichtigung komplexer 3D-Substrate und grabenartiger Strukturen 

ist die Konformität bei Prozessen im PEALD-Verfahren aufgrund der Rekombination der 

Radikale durch Kollision mit der Substratoberfläche eine größere Herausforderung als bei 

thermischer ALD.  

Die Konformität wird typischerweise durch mikroskopische vertikale Gräben mit hohen 

Aspektverhältnissen als das Verhältnis der Schichtdicke von unten nach oben oder von der 

Seitenwand zur Oberseite beurteilt und in Prozent angegeben [21]. Weitere Methoden sind 

die Untersuchung makroskopischer Gräben oder faserige Substrate nach der Beschichtung 

[177, 178]. 

2.3.2.6 ALD auf Polymeren 

Ursprünglich für die Beschichtung anorganischer Werkstoffe entwickelt, können sich die 

Wachstumsmechanismen von ALD auf diesen Oberflächen stark von denen auf Polymeren 

unterscheiden. So wird beispielsweise ein selbstbegrenztes Wachstum auf Polymeren 

beobachtet, die viele funktionelle Gruppen aufweisen, während es auf inerten Polymeren 

ohne funktionelle Oberflächengruppen nur schwer zu beobachten ist [179]. Für das 

Schichtwachstum, welches auf Chemisorption des Precursors an der Substratoberfläche 

beruht, sind Hydroxyl-Gruppen nötig [180].  

Eine weitere Möglichkeit der Bindung des Precursors an der Substratoberfläche ist die 

Adsorption und Absorption des Precursors, welcher etwa bei der Abscheidung von Al2O3 auf 

Polyimid (PI), einem inerten Polymer, beobachtet wurde [181, 182]. Aufgrund des Fehlens 

chemischer Gruppen auf der Polymeroberfläche wird der Precursor physikalisch an die 

Polymeroberfläche adsorbiert oder in den oberflächennahen Bereich der Polymermasse 

absorbiert. Das zurückgehaltene Precursormolekül steht für die Reaktion mit dem 

nachfolgenden Co-Reaktant zur Verfügung. Es wird angenommen, dass diese Reaktion zur 

Bildung kleiner Al2O3-Cluster im oberflächennahen Bereich des Polymers führt. Bei 

aufeinanderfolgenden Beschichtungszyklen wachsen diese Al2O3-Cluster weiter und 

wachsen schließlich zusammen und bilden eine zusammenhängende Al2O3-Schicht.  

Ausgehend von diesen verschiedenen Schichtwachstumsmechanismen auf Polymeren 

können dadurch auch die Schichthaftungseigenschaften stark voneinander abweichen, 

wobei bei der Chemisorption des Precursors an der Substratoberfläche eine bessere 

Schichthaftung zu erwarten ist als bei der Adsorption [183]. Durch eine 

Plasmavorbehandlung konnte auf Polymeren die Schichthaftung der ALD-Schichten 

verbessert werden [26, 184–186]. Dabei konnte die verbesserte Schichthaftung auf die 
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Erzeugung von Hydroxyl-Gruppen auf der Polymeroberfläche zurückgeführt werden [26], 

wodurch an der Polymeroberfläche mehr Precursormoleküle binden können.  
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3. Material und Methoden 
In diesem Kapitel werden die verwendeten Geräte zur Abscheidung der Beschichtung und 

die in dieser Arbeit verwendeten Untersuchungsmethoden zur Analyse der 

Schichteigenschaften vorgestellt. 

3.1 Abscheidung von TiO2 ALD-Schichten 
Die Abscheidung von TiO2-Schichten erfolgte im PEALD-Verfahren mit TTIP als Precursor 

und O2-Plasma als Co-Reaktant. Als Beschichtungsanlage kam eine MyPlas ALD (Plasma 

Electronic GmbH, Neuenburg, Deutschland) zum Einsatz, welche in Abbildung 3.1 

dargestellt ist. Sie verfügt über ein Kammervolumen von ca. 10 Liter und die verwendbare 

Grundfläche des Substrathalters beträgt ca. 10 × 10 cm2.  

 

Abbildung 3.1: MyPlas ALD Beschichtungsanlage des Herstellers Plasma Electronic GmbH [Bildquelle: Plasma 
Electronic GmbH]. 

Über dem Substrathalter ist die (aktive) Elektrode in Form einer Gasdusche (engl. 

showerhead) angebracht, sodass während einer Plasmabehandlung des Substrats das Gas 

von oben gleichmäßig auf das Substrat verteilt werden kann. Die Zuleitung der Gase und der 

Precursoren erfolgt von der linken Seite der Kammer durch eine angeflanschte beheizte 

Verteilereinheit. Dort sind die beheizbaren Precursorbehälter zusammen mit den Ventilen zur 

Zufuhr der Precursoren in die Kammer angebracht. Das Einleiten der Gase zur Spülung der 

Verteilereinheit und zum Einleiten in die Gasdusche erfolgt über Magnetventile und 

Massenflussregler (engl. mass flow controller, MFC). Die Anlage verfügt über zwei bis 

200 °C beheizbare Precursorzuleitungen und eine unbeheizte Precursorzuleitung für 

thermische ALD-Prozesse mit Wasser als Co-Reaktant. Der schematische Aufbau dieser 

ALD-Beschichtungsanlage ist in Abbildung 3.2 dargestellt. 
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Abbildung 3.2: Allgemeiner Aufbau einer plasmaunterstützten ALD-Beschichtungsanlage, mit den grundlegenden 
Komponenten. Zentrale Komponente ist dabei die Vakuumkammer, in welcher sich der Substrathalter befindet. 
Die Kammer wird durch den Pumpstand, bestehend aus Drehschieber und Turbopumpe, abgepumpt und verfügt 
über zwei Sensoren (Pirani und Baratron) zur Drucküberwachung. Zum Einleiten der Precursoren und des 
Spülgases dienen Hochgeschwindigkeits-ALD-Ventile. Flüssige und feste Precursoren werden geheizt, 
gasförmige Precursoren und das Spülgas werden zusätzlich mit einem MFC geregelt. Zur Erzeugung des 
Plasmas wird ein Hochfrequenz-Plasmagenerator verwendet, dessen Elektrode sich über dem Substrathalter 
befindet. 

Ein Pumpstand, bestehend aus Drehschieber- und Turbomolekularpumpe, dient zum 

Evakuieren der Kammer. Der Basis-Druck während des Beschichtungsprozesses liegt im 

Bereich von unter 0,05 mbar und wird mittels zweier Drucksensoren (Pirani und Baratron) 

überwacht. Der Pirani-Sensor wird zur Beobachtung des mittleren Drucks über den 

gesamten Prozess verwendet. Mithilfe des Baratron-Sensors können die Druckstöße nach 

Einleiten eines der Gase in den einzelnen Zyklusschritten beobachtet und kontrolliert 

werden. Damit die Precursoren zeitlich getrennt in die Kammer auf das Substrat geleitet 

werden können, werden diese über Hochgeschwindigkeits-ALD-Ventile in die Kammer 

eingeleitet. Die Schaltzeiten bewegen sich im Bereich von wenigen Millisekunden bis hin zu 

mehreren Sekunden. Da die Precursoren unter Normalbedingungen häufig in flüssiger oder 

fester Form vorliegen, müssen diese für einen ausreichend hohen Dampfdruck der 

Gasphase erhitzt werden. Die in einem Zyklus auf das Substrat geleitete Menge an 

Precursor und Spülgas wird somit über die Temperatur und die Öffnungsdauern des Ventils 

gesteuert. Liegt der Precursor unter Normalbedingungen bereits gasförmig vor, wird die 

Menge zusätzlich über einen MFC gesteuert. Beim plasmagestützten ALD-Betrieb befindet 

sich über dem Substrathalter in der Kammer eine Elektrode in Form einer Gasdusche, 

sodass mit dem Substrathalter als Gegenelektrode in diesem Bereich ein Plasma erzeugt 

werden kann. Der Plasmagenerator erzeugt die Hochfrequenzanregung bei 13,56 MHz mit 

der erforderlichen Leistung bis zu 300 W. Die Leistung wird über die Gasdusche 

eingekoppelt, welche sich 4,5 cm über dem Substrathalter befindet. Die Ansteuerung und 

Konfiguration der Komponenten übernimmt die Steuereinheit der Anlage, welche individuell 

für die verwendeten Precursoren und abzuscheidenden Schichten über Rezepte konfiguriert 

werden kann. Im Verlauf dieser Arbeit wurde die Precursorzufuhr und der Substrathalter 

modifiziert. Die Änderungen werden in Kapitel 4.3 und Kapitel 4.4 vorgestellt. 

3.2 In-Situ Schichtdickenmessung 
Eine sehr verbreitete Methode zur Messung der Schichtdicke während des 

Beschichtungsverfahrens (in situ), insbesondere bei PVD-Beschichtungsverfahren, ist die 
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mittels Quarzkristallwaage (engl. quartz crystal microbalance, QCM), welches 1959 von 

Sauerbrey vorgestellt wurde [187]. Das Verfahren weist eine äußerst hohe Auflösung auf, 

was die Massendetektion einzelner Monolagen ermöglicht. Das Prinzip beruht auf dem 

inversen piezoelektrischen Effekt, welcher die mechanische Verformung eines 

piezoelektrischen Materials in einem elektrischen Feld beschreibt. Unter Anlegen einer 

Wechselspannung kann der Quarzkristall zu einer Schwingung in seiner Resonanzfrequenz  

 𝑓0 = 
𝑣𝑄
2𝑑

 (3.1) 

angeregt werden, welche abhängig ist von der Ausbreitungsgeschwindigkeit der akustischen 

Welle im Quarzkristall 𝑣𝑄 sowie dessen Dicke 𝑑. Einerseits können damit Quarzkristalle 

durch Festlegen der Dicke mit der gewünschten Resonanzfrequenz hergestellt werden, 

anderseits führt auch eine Vergrößerung der Dicke etwa durch Beschichtung des 

Quarzkristalls zu einer Änderung der Resonanzfrequenz.  

Aufgrund seiner Güte, seiner geringen Temperaturempfindlichkeit sowie einer hohen 

Massenempfindlichkeit eignet sich als Ausgangsmaterial für Schwingquarze ein in AT-

Richtung zu einem dünnen Plättchen geschnittener α-Quarz (Tiefquarz). Zur elektrischen 

Kontaktierung wird das Plättchen mit einer Metallschicht, typischerweise Gold, bedampft. Ein 

in AT-Richtung geschnittenes Quarzplättchen wird dabei zu einer Dickenscherschwingung 

angeregt. Da eine Dickenänderung auch durch das Aufbringen einer Schicht die 

Resonanzfrequenz des Schwingquarzes nach Gleichung 3.1 infolge der Massenzunahme 

auf der Oberfläche des Schwingquarzes ändert, lässt sich die Frequenzänderung ∆𝑓 über 

die Sauerbrey-Gleichung [187] ermitteln: 

 ∆𝑓

𝑓0
= −

∆𝑚

𝜌𝑄 ∙ 𝐴 ∙ 𝑑
 , (3.2) 

mit 𝜌𝑄 der Dichte und 𝐴 der Fläche des Schwingquarzes sowie ∆𝑚 der Masse der 

aufbrachten Schicht. Die Schallgeschwindigkeit im Schwingquarz steht mit dem Schermodul 

𝜇𝑄 und der Dichte in folgendem Zusammenhang:  

 
vQ =  √

μQ

𝜌Q
 . (3.3) 

 

Damit lässt sich die Massenänderung auf der Fläche des Schwingquarzes über die 

Frequenzänderung unabhängig von der Dicke des Schwingquarzes darstellen: 

 Δ𝑚

𝐴
= −

Δ𝑓√ρ𝑄μ𝑄

2𝑓0
2  . (3.4) 

 

Diese Betrachtung ist jedoch nur bis Frequenzänderungen von 2 % hinreichend genau, da 

Einflüsse an der Grenzfläche zwischen Beschichtung und Schwingquarz auf die Ausbreitung 

der akustischen Welle vernachlässigt werden. Unter Berücksichtigung der elastischen 

Eigenschaften der abgeschiedenen Schichten wird nach dem Modell von Lu und Lewis das 

Schichtsystem als ein zusammengesetzter akustischer Resonator betrachtet [188, 189]. In 

modernen QCM-Geräten wird die sog. Z-Match-Gleichung zur Berechnung der 

Massenzunahme aus der Frequenzverschiebung eines Quarzkristalls verwendet [190]:  

 Δm

A
=  

Zf
2πf

tan−1 (
Zq

Zf
 tan (π

Δf

f0
)), (3.5) 
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mit ZQ  =  √𝜌𝑄 μQ, 𝑍𝑓   =  √𝜌𝑓  𝜇𝑓 der akustischen Impedanz des Schwingquarzes, bzw. des 

beschichteten Materials. Die verwendeten Materialkonstanten für den Schwingquarz sowie 

der in dieser Arbeit aufgebrachten TiO2-Schichten sind in Tabelle 3.1 aufgeführt. 

Tabelle 3.1: Materialkonstanten für die Berechnung der Massenzunahme am QCM. 

 Dichte 𝜌   
(g/cm3) 

Schermodul 𝜇  
(1011 g·cm-1 · s-2) 

Quarz [188] 2,648 2,947 

TiO2 amorph [191] 3,820 14,40 

 

Schwingquarze mit einer Resonanzfrequenz von 6 MHz, einem Durchmesser von 12 mm 

und einer Temperaturoptimierung auf 120 °C wurden von Inficon bezogen. Die Messung der 

Resonanzfrequenz erfolgte durch einen Schichtdickenmonitor (TM14, Prevac) mit 0,01 Hz 

Auflösung. Die Ansteuerung des Schichtdickenmonitors und Berechnung der 

Massenzunahme erfolgte mit einer selbst geschriebenen Anwendung in einer LabView-

Umgebung (National Instruments, USA) unter Verwendung von Formel 3.5. 

Neben der Frequenzänderung durch die Zunahme der Masse der Beschichtung wird die 

Resonanzfrequenz auch von Temperaturänderungen beeinflusst. In der ALD-

Beschichtungsanlage ist der Schwingquarz in einem beheizten Halter befestigt, welcher auf 

die Temperatur des Substrathalters geregelt wird. 
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Abbildung 3.3: QCM Massenzunahme während der ersten 21 Beschichtungszyklen eines TiO2 ALD-

Beschichtungsprozesses. 

Dennoch treten während des Beschichtungsvorgangs Temperaturschwankungen durch das 

Einleiten von Precursoren, Prozess- und Spülgasen [192] und das Zünden des Plasmas auf 

[193]. Zu Beginn eines ALD-Beschichtungsprozesses ist daher zunächst ein 

ungleichmäßiges Schichtwachstum zu beobachten, welches sich während des Prozesses 

langsam stabilisiert (Abbildung 3.3). Für die Untersuchungen der ALD-Prozesse mittels QCM 

wurden daher die ersten 50 Zyklen eines ALD-Beschichtungsvorgangs nicht berücksichtigt, 

um in dieser Phase ein Angleichen der Temperatur zu ermöglichen.  
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3.3 Untersuchung der Schichteigenschaften 

3.3.1 Reflektometrische Schichtdickenmessung 

Reflektometrie ist eine etablierte Methode zur Untersuchung von Schichtdicken durch 

Messung des Reflektionsgrads bei verschiedenen Wellenlängen [194]. Unter 

Berücksichtigung der Mehrfachreflektionen innerhalb der Beschichtung kann der 

Reflektionsgrad r unter senkrechtem Lichteinfall wie folgt berechnet werden [195]: 

 
r =  

r01 + r12  exp(−i2β)

1 + r01r12 exp(−i2β)
 (3.6) 

 β = 2π
𝑑

λ
𝑛 (3.7) 

mit den Reflektionskoeffizienten 𝑟01 und 𝑟12 an der Grenzfläche zwischen Luft/Beschichtung, 

bzw. Beschichtung/Substrat, aus den Fresnel’schen Formeln. 𝛽 beschreibt die 

Phasenverschiebung des reflektierten Teilstrahls, nach Passieren der Beschichtung. 𝑑 und 𝑛 

sind die Dicke sowie der Brechungsindex der Beschichtung. Ist der Brechungsindex der 

Beschichtung bekannt, lässt sich mit Gleichung 3.6 unter Berechnung der Intensität  

𝑅 =  𝑟 ∙ 𝑟∗ die Schichtdicke aus einem Reflektionsspektrum ermitteln. 

Die Schichtdickenmessung erfolgte mit einem Nanocalc 2000 Reflektionsspektrometer 

(Oceanoptics, USA), ausgestattet mit einer Deuterium- und Halogenlichtquelle und einem 

Spektrometer mit einem Messbereich von 200 bis 1100 nm. Für die Bestimmung der TiO2-

Schichtdicken wurde die von Siefke et al. ermittelte Brechungsindex-Datenbank verwendet 

[196]. Die dort untersuchten TiO2-Schichten wurden mit PEALD unter Verwendung von TTIP 

und O2-Plasma bei einer Substrattemperatur von 100 °C abgeschieden. Als Substratmaterial 

zur Bestimmung der Schichtdicke dienten polierte Si-100 Wafer, welche in 7 × 7 mm2 Stücke 

zugesägt wurden. Die Dicke der nativen Oxidschicht auf dem Si-Wafer wurde bei den 

Schichtdickenmessungen vernachlässigt. 

3.3.2 Charakterisierung der Oberflächentopographie und -Rauheit 

Die Oberflächentopographie der Implantatoberfläche kann einen großen Einfluss auf das 

Einwachsverhalten nach der Implantation haben (Kapitel 2.1.4). Ein Verfahren zur 

Quantifizierung der Oberflächentopographie ist die Bestimmung eines Rauheitsmaßes. Eine 

Methode ist die Bestimmung der mittleren quadratischen Rauheit (engl. root mean square 

roughness, RMS-Rauheit), als statische Größe der Höhenverteilung [197, 198]. Aus einem 

eindimensionalen Höhenprofil h(x) einer Oberfläche, mit 𝑥 dem Ort, lässt die die RMS-

Rauheit Rq nach Gleichung 3.8 berechnen und wie in Abbildung 3.4 darstellen: 

 Rq  =  √〈ℎ
2〉𝑥 (3.8) 
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Abbildung 3.4: Graphische Darstellung der RMS-Rauheit Rq. Das Profil wurde von einer gefrästen PEEK-
Oberfläche mit einem Profilometer (AlphaStep 500, KLA-Tencor) aufgenommen. 

Die RMS-Rauheit kann analog zu Gleichung 3.8 auch über eine Fläche ermittelt werden. Sie 

wird als mittlere quadratische Flächenrauheit bezeichnet und mit Sq bezeichnet.  

Zur Messung der Oberflächentopographie und Bestimmung der Rauheit gibt es im 

Wesentlichen drei verschiedene mögliche Methoden: mechanische Kontaktprofilometrie, 

optische Profilmessung (Weisslichtinterferometrie, Laser-Scanning-Mikroskopie), 

Rastersondenmikroskopie (Rasterkraftmikroskopie). Das Prinzip der mechanischen 

Kontaktprofilometrie besteht darin, dass ein Aufnehmer mit einem Taststift mit konstanter 

Geschwindigkeit über die Oberfläche geführt wird. Die Spitze, die an einem Ausleger 

befestigt ist, wird in X-Richtung über die Oberfläche gezogen. Die vertikalen Bewegungen 

des Auslegers werden in einem analogen oder digitalen Signal registriert, und ein Profil der 

Oberfläche wird aufgezeichnet [199]. In dieser Arbeit wurden zwei verschiedene 

Kontaktprofilometer für Rauheitsmessungen verwendet (Dektak 150, Veeco Instruments Inc, 

USA, und Alphastep 500, KLA-Tencor, USA). Die Messungen am Dektak 150 wurden von 

Nicolai Simon durchgeführt. Bei beiden Geräten wurde eine Messspitze mit einem 

Spitzenradius von 12,5 µm verwendet. 

3.3.3 Rasterkraftmikroskopie 

Die Rasterkraftmikroskop (engl. atomic force microscope, AFM) zählt zur Gruppe der 

Rastersondenmikroskope, deren Messprinzip auf der Wechselwirkung zwischen einer feinen 

Spitze und der Oberfläche einer Probe durch interatomare Kräfte beruht. Die Spitze ist an 

einem Federbalken (engl. Cantilever) angebracht, dessen Auslenkung gemessen wird, 

indem ein Laserstrahl darauf reflektiert wird und die Position des Strahls durch einen 

Fotodetektor erfasst wird. Die Spitze ist an einer piezoelektrischen xyz-Positioniereinheit 

angebracht. Durch Verschieben der Spitze in xy-Richtung kann ein definierter Bereich der 

Probenoberfläche abgerastert werden. Während des Abraster-Vorgangs wird die Auslenkung 

des Cantilevers überwacht und durch eine Regelschleife dafür gesorgt, dass der Abstand 

zwischen Spitze und Probenoberfläche durch Anpassung der z-Richtung konstant gehalten 

wird. Das Ergebnis ist ein topographisches Bild mit einer Auflösung im Å-Bereich, dessen 

Höheninformation aus dem z-Signal gewonnen wird [200]. In dieser Arbeit wurde AFM mit 

einem CoreAFM (Nanosurf, Schweiz) durchgeführt. Als Cantilever wurden entweder der Typ 

TAP190Al-G (10 nm Spitzenradius, BudgetSensors, Bulgarien), oder 160AC-NA (< 7 nm 

Spitzenradius, MikroMasch, Estland) verwendet. Beide Spitzen wurden im „dynamischen 

Modus“ (engl. tapping mode) betrieben. Die Auswertung der AFM-Aufnahmen erfolgte mit 

Gwyddion [201]. 
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3.3.4 Röntgendiffraktometrie 

Mittels Röntgendiffraktometrie (engl. X-Ray diffraction, XRD) können kristalline Phasen eines 

Materials nachgewiesen werden. Die Probe wird der Strahlung einer monochromatischen 

Röntgenquelle ausgesetzt und die reflektierte Intensität wird in Abhängigkeit vom 

Einstrahlwinkel aufgezeichnet. An kristallinen Phasen können Beugungsreflexe durch 

konstruktive Interferenz benachbarter Netzebenen durch die Bragg-Bedingung entstehen 

[202]:  

 2dhkl sin θ = 𝜆 (3.9) 

mit dhkl dem Netzebenenabstand im Kristallgitter und θ dem Einfallswinkel der Strahlung 

relativ zur Netzebene. Der Netzebenenabstand setzt sich aus den Millerschen-Indizes h, k, l 

zusammen, den skalaren Komponenten eines reziproken Gittervektors, welcher wiederum 

aus den reziproken Basisvektoren des Kristallgitters �⃗�∗, �⃗⃗�∗ und 𝑐∗ gebildet werden kann: 

 1

𝑑ℎ𝑘𝑙
= |𝑑ℎ𝑘𝑙

∗ | = |ℎ�⃗�∗ + 𝑘�⃗⃗�∗ + 𝑙𝑐∗| (3.10) 

Die Kristallitgröße 𝐷 einer auftretenden kirstallinen Phase kann mit der Scherrer-Formel [203] 

über die Halbwertsbreite der auftretenden Peaks im XRD-Diffraktogramm errechnet werden: 

 
D =

𝐾 ∙ λ

ℎ ∙ cos θ
 , (3.11) 

mit 𝐾 = 0,94 dem Scherrer-Formfaktor, 𝜆 der Wellenlänge der verwendeten 

Röntgenstrahlung, ℎ der Halbwertsbreite in Bogenmaß und θ der Lage des auftretenden 

Peaks.  

In dieser Arbeit wurden Proben in einem X’Pert MRD PRO (Panalytical, Niederlande) mit Cu-

Kα Strahlung (Wellenlänge 𝜆 =  0,15406 𝑛𝑚) untersucht. Die Messungen wurden am 

Zentrum LISA+ von Markus Turad durchgeführt.  

3.3.5 Rasterelektronenmikroskopie, energiedispersive Röntgenspektroskopie 

Die Rasterelektronenmikroskopie (REM) ermöglich die morphologische Untersuchung der 

Oberfläche (ähnlich zu einem Lichtmikroskop). Unter Vakuum wird in einer Säule ein 

Elektronenstrahl erzeugt und in einem elektrischen Feld beschleunigt. Über magnetische 

Linsen wird der Elektronenstrahl gebündelt und auf die Probenoberfläche fokussiert. 

Elektrische Ablenker ermöglichen das definierte Abrastern der Probenoberfläche. Ein 

hochaufgelöstes topographisches Bild kann über die Messung der Sekundärelektronen 

aufgenommen werden. Sekundärelektronen sind im Allgemeinen lose gebundene 

Außenschalenelektronen, die sich in der Nähe der Probenoberfläche befinden und vom 

auftreffenden Elektronenstrahl inelastisch gestreut werden. Die Elektronen der äußeren 

Schale werden dadurch aus ihrer Schale herausgeschlagen. Wenn ihnen dabei ausreichend 

Energie zugeführt wurde, können sie aufgrund ihrer Nähe zur Oberfläche den Weg aus der 

Probe finden. Da ihre Austrittswahrscheinlichkeit von der Oberflächenmorphologie abhängt, 

entsteht ein topographischer Kontrast [204, 205]. 

Die energiedispersive Röntgenspektroskopie (engl. energy dispersive X-ray spectroscopy, 

EDX) liefert chemische Informationen der Probe. Elektronen aus den inneren Schalen eines 

Atoms, welche nach der Anregung durch den auftreffenden Elektronenstrahl wieder in ihren 

Grundzustand zurückfallen, geben ihre Energiedifferenz in Form eines Röntgenphotons ab. 

Die Photonenenergie hängt von der Ordnungszahl des Atoms ab. Diese charakteristische 

Röntgenstrahlung kann in Form eines Spektrums detektiert werden, womit Rückschlüsse auf 

die vorhandenen Elemente in der Probe gezogen werden können. 
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Die in dieser Arbeit durchgeführten Messungen wurden an verschiedenen 

Rasterelektronenmikroskopen durchgeführt. Die Untersuchungen der in-vitro 

Biokompatibilität und Osteogenese (Kapitel 7) durch die Firma BiomedCenter Innovation 

(Bayreuth, Deutschland) erfolgten an einem Quanta 200 (FEI, Philipps). Ein Querschnitt von 

TiO2 auf PEEK (Kapitel 5.2) wurde am Naturwissenschaftlichen und Medizinischen Institut an 

der Universität Tübingen (NMI) von Claus Burkhardt an einem Crossbeam 550 (Zeiss, 

Deutschland) mit integrierter fokussierter Ionenstrahlsäule (engl. focussed ion beam, FIB) zur 

Querschnittpräparation durchgeführt. Alle übrigen Untersuchungen (Kapitel 5.4, 1 und 0) 

erfolgten mit einem XL-30 ESEM (Philipps, Niederlande) mit LaB6-Kathode. Die in dieser 

Arbeit vorgestellten EDX-Untersuchungen mit wurden am XL-30 ESEM mit einem EDX-

Detektor (EDAX, USA) durchgeführt. 

3.3.6 Transmissionselektronenmikroskopie 

Bei der Transmissionselektronenmikroskopie (TEM) wird ähnlich zu REM ein 

Elektronenstrahl auf eine Probe gerichtet und der durch die Probe transmittierte 

Elektronenstrahl durch magnetische Linsen vergrößert und anschließend auf einem 

Leuchtschirm abgebildet. Die Dicke der verwendeten Proben beträgt typischerweise 

< 0,5 µm, um eine ausreichende Durchstrahlbarkeit durch die Elektronenstrahl zu gewähren. 

Die Abbildung entsteht immer durch Streuung der einfallenden Elektronen an den Atomen in 

der Probe. Atomanordnungen amorpher Phasen in der Probe führen zu inkohärenter 

Streuung, welche einen Energieverlust und Richtungsänderungen des Elektronenstrahls 

herbeiführen. Der Kontrast auf dem Leuchtschirm hängt dann lediglich von Dicken- und 

Dichtenunterschieden ab. Ganz andere Bedingungen treten auf, wenn bei periodischer 

Atomanordnung in Kristallen die Elektronen kohärent gestreut werden und zu Beugung des 

Elektronenstrahls führen. Kristalline Phasen sind daher bei gleicher Dicke und Dichte in 

verschiedenen Richtungen verschieden "durchlässig" für Elektronen [205]. Neben der 

direkten Abbildung des transmittierten Elektronenstrahls ist die Darstellung der 

Elektronenbeugung möglich. 

TEM-Untersuchungen erfolgten an einem JEM 2000-FX II (Jeol) mit LaB6-Kathode bei 

100 kV Beschleunigungsspannung. Aufnahmen wurden mit einer Digitalkamera EOS 500D 

(Canon, Japan) mit einem Makro-Objektiv SP AF 60 mm F2.0 (Tamron, Japan) als Schwarz-

Weiß-Bild vom Leuchtschirm aufgenommen. Die Kamera wurde an dem ursprünglich für das 

Binokular verwendeten Schwenkarm befestigt. Als Kalibrierstandard wurde ein 

Querschnittpräparat verwendet, bestehend aus jeweils 10 nm dicken SiGe-Si-Multilagen 

(MAG*I*CAL, Technoorg-Linda, Ungarn). Die Kalibrierung des Maßstabs des 

Elektronenbeugungsbildes erfolgte an einer dünnen, in 001-Richtung gewachsenen 

kristallinen Goldfolie (Ted Pella, USA, Abbildung 3.5). 

 

Abbildung 3.5: Elektronenbeugungsbild von kristallinem Gold mit Indizierung der aufgetretenen Reflexe. 
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Als Substratmaterial wurden Kohle-Lochfilme auf Cu-Trägernetzchen (Plano-EM, 

Deutschland) verwendet. 

3.3.7 Untersuchung der Benetzungseigenschaften und Oberflächenenergie 

Die Benetzungseigenschaften und die Oberflächenenergie können durch Untersuchung der 

Wechselwirkung mit Flüssigkeiten bestimmt werden.  

Aufgrund der geringeren Zahl an gleichartigen Bindungspartnern erfahren Atome an der 

Oberfläche von Flüssigkeiten und Festkörpern aufgrund der weit geringeren Konzentration 

der Teilchen in der Gasphase eine nach innen wirkende kohäsive Kraft, die 

Oberflächenspannung. Die Schaffung einer Oberfläche erfordert somit Arbeit, deren Energie 

in der Vergrößerung der Oberfläche gespeichert ist. Da jedes physikalische System bestrebt 

ist, einen Zustand minimaler Energie anzunehmen, folgt, dass etwa Flüssigkeiten versuchen, 

ihre Oberfläche durch Ausbildung einer Tropfenform zu minimieren. Diese Energie wird als 

„Oberflächenenergie“, „freie Oberflächenenergie“, oder „freie Enthalpie“ bezeichnet. Trifft ein 

Flüssigkeitstropfen auf die Oberfläche eines anderen Stoffes, so wirkt zusätzlich zu den 

kohäsiven Kräften an der Grenzfläche der Flüssigkeit eine adhäsive Kraft, welche die 

Wechselwirkung der Moleküle beider Phasen beschreibt, und die Ausbreitung des Tropfens 

begünstigt.  

 

Abbildung 3.6: Flüssigkeitstropfen auf einer festen Oberfläche und Ausbildung eines Kontaktwinkels Θ im 

Gleichgewichtszustand. 

Der Rand des Tropfens bewegt sich so lange, bis sich ein Gleichgewichtszustand zwischen 

der Flüssigkeits-Dampf-Oberflächenspannung γLV und der Grenzflächenspannung zwischen 

dem Festkörper und dem Tropfen γ𝑆𝐿 ausgebildet hat. Entsprechend verändert sich der 

Kontaktwinkel Θ des Tropfens auf der Oberfläche (vgl. Abbildung 3.6). Im 

Gleichgewichtszustand gilt die Young-Gleichung [206, 207] 

 γSV  =  γSL + γLV cos θ (3.12) 

Die Theorie von Owens, Wendt, Rabel und Kaelble (OWRK-Theorie) geht davon aus, dass 

die gesamte freie Oberflächenenergie γS in eine Summe ihrer Komponenten γS
p
 und γS

d 

unterteilt wird, welche die polare bzw. disperse freie Oberflächenenergie darstellen [208]. Die 

polare Komponente enthält die Wechselwirkung durch molekulare Polarisationskräfte, z. B. 

Dipol-Dipol-Wechselwirkungen oder Wasserstoffbrückenbindungen. Die dispersive 

Komponente repräsentiert die Wechselwirkung durch Londoner Dispersionskräfte. Der 

Einfluss der Gasphase der Flüssigkeit auf die Oberflächenenergie γS wird dabei 

vernachlässigt, sodass gilt γS = γSV sowie γL = γLV. Die Grenzflächenenergie zwischen den 

Phasen wird als geometrischer Mittelwert der polaren und dispersen Komponenten der 

beteiligten Phasen berechnet (GOOD-Gleichung), das heißt, man geht von einer 

Oberflächenenergie gemäß folgender Beziehung aus: 
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γSL = γS + γL − 2 ∙ (√γL

dγS
d +√γ𝐿

𝑝
γ𝑆
𝑝
) (3.13) 

Durch Einsetzen von Gleichung 3.13 in die Young-Gleichung (Gleichung 3.12) erhält man 
auf diese Weise eine Geradengleichung der Form 𝑦 = 𝑚𝑥 + 𝑏, aus der sich polarer und 
disperser Anteil der Oberflächenergie eines Festkörpers aus dem Achsenabschnitt und der 
Steigung der Trendgeraden bestimmen lassen: 

 

γL(cosΘ + 1)

2√γL
d

⏟        
𝑦
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⏟
𝑚
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𝑥

+√γS
d
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𝑏

 
(3.14) 

Zur Bestimmung der freien Oberflächenenergie des Festkörpers werden mindestens zwei 
Flüssigkeiten mit jeweils bekanntem dispersiven und polaren Anteil der 
Grenzflächenspannung benötigt, und mindestens eine der Flüssigkeiten muss einen polaren 
Anteil > 0 besitzen [207]. 

 

Abbildung 3.7: Schattenbild eines Wassertropfens zur Bestimmung des Kontaktwinkels, auf einer polierten PEEK-
Oberfläche im unbehandelten (hydrophoben) Zustand (a), und nach einer Plasmabehandlung mit 
Sauerstoffplasma (hydrophil) (b). Durch die Spiegelung auf der Probenoberfläche erscheint der Schatten 
symmetrisch. 

Als Messgeräte zur Bestimmung des Kontaktwinkels kamen zwei verschiedene Geräte zum 

Einsatz. Zu Beginn dieser Arbeit wurde ein Goniometer (G10, Krüss GmbH) verwendet. Der 

Tropfen wurde mit einer Feindosierspritze (Inkjet F 1ml, B. Braun, Melsungen, Deutschland) 

und einer Mikrometerschraube dosiert. Die Digitalisierung der Bilder (vgl. Abbildung 3.7) 

erfolgte mit einer CCD-Kamera. Die Bestimmung des Kontaktwinkels erfolgte mit ImageJ und 

der „contact angle“-Erweiterung. Im späteren Verlauf dieser Arbeit kam ein vollautomatisches 

Kontaktwinkelmessgerät (OCA 50, Dataphysics Instruments GmbH) zum Einsatz. Die 

Dosierung, Bestimmung des Kontaktwinkels und Berechnung der Oberflächenenergie 

erfolgte über die integrierte Software. 

Zur Untersuchung der Hydrophilität der Oberfläche wurde DI-Wasser verwendet. Für die 

Bestimmung der Oberflächenenergie kamen Ethylenglykol (99 %, Alfa Aesar) und 

Diiodmethan (99 %, abcr GmbH) als weitere Testflüssigkeiten zum Einsatz. Die 

Oberflächenspannung der verwendeten Testflüssigkeiten wurden aus [209] entnommen 

(Tabelle 3.2).  
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Tabelle 3.2: Verwendete Testflüssigkeiten für die Randwinkelmessung und deren Oberflächenspannung [209]. 

Name 

Oberflächenspannung  
𝛾 

Disperser Anteil 

γ𝑑 
Polarer Anteil  

γ𝑝 

(mN/m) 

Wasser 72,8 21,8 51,0 

Diiodmethan 50,8 50,8 0,0 

Ethylenglykol 47,7 30,9 16,8 

 

Von jeder Flüssigkeit wurden mindestens 5 Tropfen mit einem Volumen von 5 µL an 

verschiedenen Stellen auf der Oberfläche abgesetzt und der Mittelwert und die 

Standardabweichung bestimmt. 

3.4 Untersuchung der Schichthaftung 

3.4.1 Gitterschnitt-Test 

Der Gitterschnitt-Test wurde in Anlehnung an die Norm DIN EN ISO 2409 durchgeführt. 

Zunächst wurde ein Schachbrettmuster mit einem Skalpell auf die Oberfläche eingeritzt, 

wobei in jede Richtung mindestens 4 Schnitte mit einem Abstand von 0,5 bis 1 mm gesetzt 

wurden. Anschließend wurde mit einem handelsüblichen Klebeband der Gitterschnitt 

vollständig abgedeckt, angedrückt und anschließend wieder abgezogen, sodass an der 

Oberfläche nicht haftende Teile der Beschichtung abgezogen wurden. Die Einstufung der 

verursachten Oberflächendefekte wurde nach der Norm in den Stufen 0 bis 5 vorgenommen. 

Die Stufe 0 beschreibt dabei eine unversehrte und die Stufe 5 eine mehr als 65 % zerstörte 

Oberfläche zwischen den Schnitten. Die Ergebnisse von Querschnittstests mit Klebeband 

sind oftmals sehr subjektiv. Gemäß der Norm erfolgt das Schneiden, Anbringen und 

Entfernen des Klebebandes sowie die Klassifizierung der Ergebnisse manuell [210]. Die 

Ergebnisse können abhängig von der Erfahrung der Person, die den Test durchführt, 

erheblich variieren, was einen Vergleich der Ergebnisse mit anderen Arbeiten erheblich 

erschwert. Dennoch ermöglicht der Gitterschnitt-Test eine einfache und schnelle Beurteilung 

der Qualität der Schichthaftung. 

3.4.2 Stirnabzugstest 

Eine quantitative Methode zur Charakterisierung der Haftung von Beschichtungen ist der 

Stirnabzugstest. Dieser wird in der Norm DIN EN ISO 4626 beschrieben. Auf die 

Beschichtung wird ein Stempel aufgeklebt und anschließend mit einer Zugprüfmaschine mit 

einer definierten Geschwindigkeit der Stempel senkrecht von der Oberfläche abgezogen. 

Während der Messung wird die Kraft gemessen, die zur Trennung der Beschichtung vom 

Substrat erforderlich ist. Unter Berücksichtigung der Querschnittfläche des Stempels kann 

aus der gemessenen Kraft die Haftfestigkeit ermittelt werden. Neben dem Versagen der 

Haftung der Beschichtung auf dem Substrat kann auch die unzureichende Haftung des 

verwendeten Klebstoffs zum Versagen führen. Die Untersuchung des Bruchbildes daher ist 

notwendig, um Rückschlüsse auf die Ursache des Versagens zu ziehen. Dazu wurden die 

Bruchbilder visuell sowie teilweise die beschichteten Probenkörper mit EDX auf Rückstände 

der Beschichtung untersucht. 

Die Stirnabzugsversuche wurden an einer Universalzugprüfmaschine (ZwickRoell, Ulm) 

durchgeführt. Die in Kapitel 5.4 vorgestellten Messungen wurden am NMI von Clara Daab 

und Martin Gaier durchgeführt. Die in Kapitel 6.2 vorgestellten Messungen wurden an der 

HFU von Marvin Schmidt durchgeführt. 
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3.5 In-vitro Zelltests 
Die in dieser Arbeit durchgeführten Untersuchungen zur Bestimmung der Biokompatibilität 

und der osteogenen Eigenschaften erfolgten mittels in-vitro Zelltests. Als Zelllinie wurden 

mesenchymale ST-2 Stammzellen verwendet. Die Untersuchung der Biokompatibilität und 

der Überlebensfähigkeit der Zellen erfolgte nach 24 Stunden Kultivierungsdauer durch 

qualitative Analyse der Morphologie der auf der Oberfläche haftenden Zellen (vgl. Abbildung 

3.8) und der Bestimmung der Zellenzahl durch DNA-Extraktion. Die Zellvitalität wurde mittels 

Resazurin ermittelt, welches durch die Stoffwechselaktivität der Zellen zu Resafurin 

umgewandelt wird, sowie Tetrazoliumsalz, das wiederum durch die mitochondriale Aktivität 

zu Formazan umgewandelt wird [211–215].  

Die Ermittlung der osteogenen Eigenschaften erfolgte durch Differenzierung der 

Stammzellen zu Osteoblasten und Kultivierung über eine Dauer von 28 Tagen. Daraufhin 

wurde die Morphologie der Zellen sowie die gebildete Matrix untersucht. Der Nachweis 

bestimmter Matrixbestandteile erfolgte durch Verwendung von selektiven Farbstoffen. 

Kollagen Typ I wurde mit Siriusrot, die Bildung einer mineralisierten Matrix mit Alizarinrot 

nachgewiesen. Osteocalcin, ein weitestgehend knochenspezifisches Protein, das von 

Osteoblasten gebildet wird, wurde durch Verwendung von spezifischen Antikörpern und 

Farbstoffen nachgewiesen. Neben der qualitativen Analyse erfolgte für den Kollagengehalt 

und den Gehalt an mineralisierter Knochenmatrix auch eine histomorphometrische 

Untersuchung.  

Als Referenzprobe wurde bei 1250 °C gesintertes biphasisches Calciumphosphat (BCP) 

verwendet, welches ein hochgradig biokompatibles und osteokonduktives Material ist [216] 

und zu 40 % aus ß-Tricalciumphosphat und zu 60 % aus Hydroxyapatit besteht. Für die 

Untersuchungen wurden von jeder Probe jeweils 15 Stück mit Zellen kultiviert. 

 

Abbildung 3.8: Beispielabbildungen für die Beurteilung der Morphologie von mesenchymalen Osteoblasten, auf 
verschiedenen Oberflächen. Biokompatibles Material mit gespreiteten Zellen (a, b), bioinerten Material mit 
semiadhärenten Zellen (c, d) und ein nicht biokompatibles, toxisches Material mit kugeligen Zellen (e, f). 
Maßstabbalken: 20 µm. 

Die in-vitro Zelltests wurden bei der Firma BiomedCenter Innovation (Bayreuth, Deutschland) 

in Auftrag gegeben und unter der Leitung von Daniel Seitz durchgeführt. 
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3.5.1 Untersuchung der Biokompatibilität 

Die Kultivierung der ST-2 Zellen erfolgte in einem Proliferationsmedium, bestehend aus 

RPMI 1640 (mit GlutaMax®, Gibco) mit 10 % fetalem Rinderserum (Sigma-Aldrich), 1 % 

Penicillin/Strepto-mycin (Gibco), 10 µg/ml Transferrin (human recombinant, holo-form, Gibco) 

und 100 ng/ml Natriumselenit (Fluka). Pro Probe wurden 105 Zellen in 250 µl 

Kultivierungsmedium verwendet. Alle Zellinkubationen wurden unter Standardbedingungen 

mit 5 % CO2, 95 % Luftfeuchtigkeit und 37 °C in einem Zellkulturbrutschrank (HeraCell 150i) 

durchgeführt. Nach 48 Stunden wurde das Kultivierungsmedium entfernt und die Proben zur 

Bestimmung der Zellzahl, der mitochondrialen Dehydrogenaseaktivität und der allgemeinen 

Dehydrogenaseaktivität mit phosphatgepufferter Kochsalzlösung (engl. phosphate buffered 

saline, PBS, Biochrome) gespült. Die Proben wurden eine Stunde lang mit frischem 

Proliferationsmedium inkubiert, dem 20 µl/ml WST-1 (Roche) und 20 µl/ml Resazurin (TOX-8 

Kit, Sigma-Aldrich) zugesetzt worden war. Daraufhin wurde die Zellaktivität in 200 µl-Aliquots 

in einem Multiwell-Plattenlesegerät (FLUOstar Optima, BMG Labtech) aufgezeichnet. Für die 

allgemeine Stoffwechselaktivität wurde die Umwandlung von Resazurin in Resorufin bei 

560 nm Fluoreszenzemission mit einer Anregungswellenlänge von 690 nm gemessen, 

während die mitochondriale Aktivität durch die WST-1-Umwandlung dargestellt wurde, die 

durch Absorption bei 450 nm vor einem Hintergrund von 690 nm gemessen wurde. Das 

restliche Medium wurde von den Zellen abgesaugt, die Proben dreimal gründlich mit PBS 

gewaschen und 200 µl Lyselösung zur Messung des DNA-Gehalts aufgetragen. Die 

Zellproliferation wurde mit dem Fluoreszenzfarbstoff Pico Green (Invitrogen) gemäß dem 

Herstellerprotokoll gemessen. Nach der DNA-Extraktion wurden die Proben mittels 

Ultraschall in einer Folge von Reinigungslösungen (Natriumdodecylsulfat, DI-Wasser und 

Extran) gereinigt, gefolgt von zwei Waschvorgängen in DI-Wasser von jeweils 10 Minuten. 

Die gereinigten Proben wurden erneut mit ST-2-Zellen besiedelt und 48 Stunden lang nach 

demselben Protokoll wie zuvor kultiviert. Anschließend wurden sie für die REM-Analyse der 

Zellmorphologie vorbereitet, indem sie in Natrium-Cacodylat-Puffer (mit 1 % Glutaraldehyd) 

fixiert, danach entwässert und durch Lösungsmittelaustausch über eine Acetonreihe 

überkritisch getrocknet, und schließlich mit Gold und Kohlenstoff besputtert wurden. 

3.5.2 Osteogenese 

Die Proben für die Langzeitstudie wurden zunächst mit ST-2 Zellen besiedelt, nach 

identischem Verfahren wie in Kapitel 3.5.1. Nach 24 Stunden wurde das Medium durch ein 

osteogenes Differenzierungsmedium ersetzt, das aus einem Proliferationsmedium mit 10 nM 

Dexamethason (>97 %, Sigma-Aldrich), 2 mg/ml β-Glycerophosphat-Dinatriumsalz-Hydrat 

(Sigma-Aldrich), 20 µg/ml Ascorbat-2-Phosphat und 100 ng/ml rekombinantem humanem 

Knochenmorphogeneseprotein-2 (rhBMP-2, CHO-abgeleitet, RnDSystems) bestand. Die 

Proben wurden 28 Tage lang unter statischen Bedingungen in 24-Well-Platten kultiviert. 

Nach der Entnahme wurden die Proben mit PBS gespült und entweder mit 4 % gepuffertem 

Formol (Histofix, Carl Roth) für die histologische Färbung oder mit REM-Fixierpuffer fixiert 

und wie in Kapitel 3.5.1 beschrieben vorbereitet. Kollagen wurde mit dem Farbstoff Siriusrot 

F3BA (Chroma, Deutschland) für die Untersuchung mittels Lichtmikroskopie sichtbar 

gemacht. Die Mineralisierung wurde durch Alizarinrot-Färbung (Alizarinred S, Fluka) 

beurteilt. Die Quantifizierung der mit Siriusrot und Alizarinrot behandelten Proben erfolgte 

durch histomorphometrische Auswertung optischer Mikroskopaufnahmen. Die Bilder wurden 

mit einem Axioplan 2-Mikroskop (Zeiss) unter Verwendung einer Moticam X-Digitalkamera 

(Moticam Corp.) aufgenommen und mit Photoshop CS3 (Adobe) unter Anwendung der 

Kanalmischungsoption "Schwarz-Weiß-Infrarot" und des Schwellenwertwerkzeugs mit einem 

Schwellenwert von 62 bearbeitet. Die Bestimmung der gefärbten Fläche erfolgte durch 

Analyse der schwarzen Pixel mit der Software ImageJ. Unbehandelte Proben, die als 

Blindprobe verwendet wurden, wiesen dadurch nahezu keine gefärbten Bereiche auf. Die 
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Färbung von Osteocalcin erfolgte durch 30-minütige Inkubation der Proben mit 

Antiosteocalcin (Abcam: ab93876) als primärer Antikörper (5 µg/ml), anschließendes 

Waschen in trisgepufferter Kochsalzlösung (engl. tris-buffered saline, TBS) und 10-minütige 

Inkubation mit sekundärem Antikörper (IgG H+L, Verdünnung 1:500; Abcam: ab6720). Nach 

weiterem Waschen in TBS, 5-minütiger Behandlung mit H2O2-Blockierlösung und einem 

weiteren Waschschritt wurden die Proben 10 Minuten lang mit PIERCE Streptavidin-Poly-

HRP (ThermoFischer Scientific) inkubiert. Nach einem weiteren Waschschritt in TBS wurden 

die Proben 10 Minuten lang in Diaminobenzidin (SIGMAFAST DAB Metal Enhancer, D0426, 

Sigma-Aldrich) inkubiert und anschließend mit DI-Wasser gewaschen. 

3.6 Untersuchung der antibakteriellen Eigenschaften 
Die Untersuchung der antibakteriellen Eigenschaften erfolgte mit Escherichia coli- (E. coli-) 

Bakterien. Für jedes zu untersuchende Substrat wurden 3x106 KBE (Kolonie-bildende 

Einheiten) Bakterien in 3 ml Nährmedium (LB-Bouillon, Sigma-Aldrich, 20 mg gelöst in 

1000 ml DI-Wasser) gelöst. Anschließend wurden die Substrate hinzugegeben und 

24 Stunden bei 37 °C und 130 U/min inkubiert (Infors HT Minitron, Infors). Anschließend 

wurden die Substrate zwei Mal mit 10 ml PBS (12 mM HPO4
2-/H2PO4

- , 137 mM NaCl, 2,7 

mM KCl, pH 7.4, Sigma-Aldrich) gewaschen, um freischwebende Bakterien zu entfernen. Die 

Bakterien wurden anschließend in 3 ml PBS für 10 Minuten in einem Ultraschallbad (Sonorex 

RK 106S, Bandelin) vom Substrat abgelöst. Von diesen 3 ml wurden jeweils 10 µl einer 

1:1000 Verdünnung in Triplikaten auf LB-Agarplatten aufgetragen. Nach 14 Stunden bei 

37 °C wurden die Kolonien ausgezählt. Für das LB-Agarmedium wurden 20 mg LB-Bouillon 

(Sigma-Aldrich) und 15 g Agar (Sigma-Aldrich) in 1000 ml DI-Wasser gelöst. 

Die Untersuchung der antibakteriellen Eigenschaften erfolgte bei der AG Deigner (HFU) 

unter der Leitung von Lars Kaiser.
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4. Entwicklung des TiO2-Beschichtungsprozesses 
Im Hinblick auf eine Anwendbarkeit von ALD-Schichten für PEEK-Implantate wurden im 

Laufe dieser Arbeit bestehende Beschichtungsprozesse an der verwendeten MyPlas 

Beschichtungsanlage auf deren Eignung zur Beschichtung von dreidimensionalen Strukturen 

untersucht und optimiert sowie technische Modifikationen an der Beschichtungsanlage 

vorgenommen. Insbesondere wurde dabei Wert auf die Möglichkeit gelegt, dass Objekte mit 

der Größe eines Wirbelsäulencages beschichtet werden können, um damit die Eignung 

dieses Beschichtungsverfahrens für orthopädische Implantate untersuchen zu können. Um 

die nötige Schichtkonformität und -Homogenität zu erzielen waren Umbauten erforderlich 

und Anpassungen im Eigenbau nötig, welche im folgenden Abschnitt erläutert werden.  

4.1 Prozessvisualisierung 
Die Wiederholbarkeit des Beschichtungsprozesses und die Konstanz des GPCs und anderer 

Beschichtungsparameter ist bei der ALD-Abscheidung von wichtiger Bedeutung. Da auf der 

Bedienoberfläche der Beschichtungsanlage nur wenige Parameter wie etwa der Druckverlauf 

dargestellt werden, wurde zur Kontrolle des Zustands aller für den Beschichtungsprozess 

relevanten Sensoren mithilfe der Labview-Umgebung (National Instruments, USA) eine 

graphische Oberfläche erstellt (Abbildung 4.2). Die dabei aufgezeichneten Signale können 

gleichzeitig zu Dokumentationszwecken protokolliert werden, was eine nachträgliche 

Validierung der Beschichtungsprozesse ermöglicht. Neben den von der Prozesssteuerung 

der Beschichtungsanlage verwendeten und ausgegebenen Signalen, wie der Druck in der 

Vakuumkammer und die Ventilzustände, wurde auch die Auswertung des QCM in der 

graphischen Oberfläche implementiert.  

 

Abbildung 4.1: Schematische Darstellung der für die Visualisierung verwendeten Labview-Umgebung sowie die 
Auswertung der Sensorwerte der Beschichtungsanlage mittels eines Arduino-Mikrocontrollers und des QCM. 

Die Sensorwerte und Steuersignale der Beschichtungsanlage werden von einem Arduino-

Mikrocontroller gesammelt und mit einer Abtastrate von 10 ms an den PC weitergeleitet (vgl. 

Abbildung 4.1). Die Entwicklung der Software auf dem Arduino-Mikrocontroller und die 

Darstellung der Werte in der Labview-Umgebung wurde von Sam Proirier entwickelt. 
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Abbildung 4.2: LabView Oberfläche zur Darstellung des Beschichtungsprozesses. Auf der linken Hälfte wird der 
Verlauf der Schaltzustände der Ventile angezeigt, in der Mitte wird der Verlauf der Sensorsignale (Druck, 
Gasfluss, Plasmaleistung und QCM) dargestellt. Auf der rechten Hälfte wird der aktuelle und im Zyklus maximale 
Druck und die Soll- und Istzustände der Massenflussregler für das Prozess- und Spülgas dargestellt. Außerdem 
werden die Zyklen, Prozess- und Zyklusdauern dargestellt. In der unteren Hälfte wird der Verlauf des QCM-

Signals links sowie in der Mitte die Massenzunahme am QCM in jedem Zyklus dargestellt. 

Abbildung 4.2 links zeigt den Ablauf der verschiedenen Steuersignale (rot: Ventil für TTIP 

Precursor, gelb: Ventil Sauerstoff, dunkelbau bzw. hellblau: Ventil Spülgas Precursor bzw. 

Prozessgas, grün: Plasma). Dies ermöglicht ein Überwachen des Zyklusablaufs und 

unterstützt die Entwicklung neuer Abfolgen der Steuersignale. Abbildung 4.2 rechts zeigt alle 

Sensorsignale, welche beobachtet und überprüft werden können. Ein Beispiel für einen 

wichtigen Parameter bei der Prozessentwicklung ist das Drucksignal des Baratrons (grün), 

womit geringste Druckanstiege in der Kammer durch die Einleitung von Precursoren oder 

Gasen detektiert werden können. So können mit Hilfe dieses Signals die Schaltzeiten bzw. 

Menge des Precursors und der Gase grob abgestimmt werden und die Spül- und 

Zyklusdauer bestimmt werden (Druck muss zum Zyklusende wieder auf den Ausgangsdruck 

zurückfallen). Der Verlauf der reflektierten Leistung am Plasmagenerator (Abbildung 4.2 

Mitte, blau) über die Dauer des Plasmas gibt Auskunft über die korrekte Menge an 

Sauerstoff und die korrekte Einstellung der Impedanzanpassung am Plasmagenerator. Ein 

weiterer Vorteil der Visualisierung ist der Vergleich zwischen den Soll- und Ist-Werten der 

Massenflussregler (Abbildung 4.2 rechts), welcher sofortige Rückschlüsse auf den Zustand 

der Bauteile zulässt. Des Weiteren wird die Massenzunahme am QCM dargestellt (Abbildung 

4.2 Mitte, violett), wodurch eine Möglichkeit der in-situ Schichtdickenmessung erreicht 

werden konnte. Der Schwingquarz selbst befindet sich neben dem Substrathalter. Mit dem 

QCM kann sowohl die ausreichende Dosis an Precursor beobachtet werden, als auch die 

Linearität des Wachstums über die Zeit überprüft werden. Die Positionierung des QCM direkt 

neben dem Substrat und das Aufheizen auf dieselbe Temperatur gewährleisten, dass das 

Schichtwachstum auf dem QCM dem Schichtwachstum auf dem Substrat entspricht.  

4.2 Validierung bestehender TiO2-Beschichtungsprozesse 
Das ALD-Schichtwachstum zeichnet sich insbesondere durch seine Linearität über mehrere 

Beschichtungszyklen und das uniforme Wachstum über eine größere Fläche aus. Des 

Weiteren müssen für den Beschichtungsprozess die in Kapitel 2.3.2.1 aufgeführten 

Bedingungen für ein selbstlimitiertes Schichtwachstum erfüllt sein. Ein bereits bestehender 



4 Entwicklung des TiO2-Beschichtungsprozesses 

45 

Beschichtungsprozess wurde zu Beginn dieser Arbeit zunächst auf die Erfüllung dieser 

Bedingungen untersucht.  

Bei einer Substrattemperatur von 100 °C wurden 400 Zyklen TiO2 unter Verwendung von 

TTIP und O2-Plasma abgeschieden. Die Ermittlung der Sättigungskurven erfolgte durch 

Variieren der Pulsdauer des TTIP-Precursors. Die Sättigungskurven wurden bei zwei 

unterschiedlichen Spüldauern nach dem TTIP-Precursorschritt (500 ms und 7500 ms) 

ermittelt. Die Plasmadauer betrug 1000 ms bei einer Leistung von 150 W. Zur Ermittlung der 

abgeschiedenen Schichtdicke resp. des GPCs wurden Si-100 Waferstücke in die Mitte des 

Substrathalters sowie links und rechts davon auf dem Rand des Substrathalters platziert. Die 

Schichtdicke wurde mittels Reflektionsspektroskopie ermittelt. Die Linearität des Prozesses 

wurde anhand des QCM-Verlaufs während eines Prozesses mit 30 ms Pulsdauer des TTIP-

Precursors sowie einer Spüldauer von 400 ms ermittelt. 
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Abbildung 4.3: GPC und Inhomogenität der Schichtdicke in Abhängigkeit von der Pulsdauer des TTIP-Precursors 
bei einer Spüldauer von 500 ms nach dem TTIP-Precursorschritt. 

Anhand des in Abbildung 4.3 dargestellten Verlaufs des GPC in Abhängigkeit von der 

Pulsdauer des TTIP-Precursors bei einer Spüldauer von 500 ms ist erkennbar, dass bereits 

ab der geringsten TTIP-Pulsdauer von 10 ms ein GPC im Bereich von 0,05 bis 

0,06 nm/Zyklus erreicht wird. Mit zunehmender TTIP-Pulsdauer fällt der GPC nicht unter 

einen Wert von 0,04 nm/Zyklus. Bei einer Pulsdauer von 300 ms steigt der GPC 

insbesondere auf der linken Seite des Substrathalters deutlich an. Auf der rechten Seite des 

Substrathalters wurde bei allen TTIP-Pulsdauern der geringste GPC ermittelt. Die 

Inhomogenität der Schichtdicke beträgt mindestens 1,5 % bei einer Pulsdauer von 200 ms. 

Bei geringeren Pulsdauern ist die Inhomogenität leicht erhöht bei 3,5-6 %. Bei einer TTIP-

Pulsdauer von 300 ms beträgt die Inhomogenität 14 %. Bei einer verlängerten Spüldauer von 

7500 ms ist anhand von Abbildung 4.4 erkennbar, dass der GPC deutlich größer ist 

gegenüber einer Spüldauer von 500 ms, welcher bei der in dieser Versuchsreihe kleinsten 

TTIP-Pulsdauer von 25 ms bereits erreicht ist. Mit zunehmender Pulsdauer bis 150 ms ist 

zunächst kein weiterer Anstieg des GPC beobachtbar. Bei 200 ms Pulsdauer ist der GPC auf 

allen gemessenen Flächen stark erhöht. Auf der linken Seite des Substrathalters wurde 

immer der höchste GPC ermittelt, mit einer Abnahme des GPCs in Richtung der rechten 

Seite des Substrathalters. Die Inhomogenität der Schichtdicke bewegt sich bei allen TTIP-

Pulsdauern im Bereich von 20-26 %. 
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Abbildung 4.4: GPC und Inhomogenität der Schichtdicke in Abhängigkeit von der Pulsdauer des TTIP-Precursors 

bei einer Spüldauer von 7500 ms nach dem TTIP-Precursorschritt. 

Die Linearität des Beschichtungsprozesses wurde anhand der Massenzunahme am QCM 

ermittelt. In Abbildung 4.5 ist die Massenzunahme pro Zyklus über eine Dauer von 

300 Zyklen dargestellt. Die Massenzunahme pro Zyklus streut zu Beginn der Messung sehr 

stark zwischen 14 und 41 ng/cm2, was einem GPC von 0,037 und 0,081 nm/Zyklus 

entspricht. 
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Abbildung 4.5: Relative Massenzunahme pro Zyklus auf dem QCM über eine Dauer von 300 Zyklen. 

Der mittlere Verlauf der relativen Massenzunahme über einen Zyklus ist in Abbildung 4.6 

dargestellt. Nach dem Einleiten des TTIP-Precursors nimmt die Masse auf dem QCM 

zunächst zu und erreicht ein plateauartiges Maximum. Während des O2-Plasma nimmt die 

Masse wieder ab. Zum Ende des Zyklus nimmt die Masse wieder zu, und erreicht zum Ende 

des Zyklus eine mittleren Massenzunahme von 27 ng/cm2 relativ zum Beginn des Zyklus. 
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Abbildung 4.6: Mittlerer Verlauf der relativen Massenzunahme auf dem QCM über 300 Beschichtungszyklen mit 

der Standardabweichung (grau gestrichelter Verlauf). 

Die Abweichung der Massenzunahme mit Verlauf des Zyklus ist anhand der 

Standardabweichung erkennbar. Diese steigt bereits bei Erreichen des Plateaus auf etwa 

10 % der mittleren Massenzunahme zu diesem Zeitpunkt an. Zum Ende des Prozesses 

bleibt die Höhe der Standardabweichung bestehen. 

Diskussion 

Bei den aufgenommenen Sättigungskurven des TTIP-Precursors fällt zunächst auf, dass der 

GPC im Plateau-artigen Bereich bei einer Spüldauer von 500 ms nur etwa halb so groß ist 

wie der GPC im Plateau-artigen Bereich bei einer Spüldauer von 7500 ms (Abbildung 4.3 

und Abbildung 4.4). Ein selbstlimitiertes Schichtwachstum bedingt jedoch einen 

gleichbleibenden GPC, solange ausreichend gespült wird. Ein längeres Spülen bei einer mit 

Precursor gesättigten Oberfläche würde keine Änderung der resultierenden Schichtdicke 

herbeiführen. Des Weiteren wurde bei allen durchgeführten Beschichtungsprozessen die 

geringste Schichtdicke auf der rechten Seite des Substrathalters gemessen und insgesamt 

eine Zunahme der Schichtdicke zur linken Seite des Substrathalters hin beobachtet. In der 

Beschichtungsanlage wird der Precursor von der linken Seite des Substrathalters in die 

Kammer geleitet. Insbesondere wurde bei einer Spüldauer von 7500 ms auf der linken Seite 

eine deutlich größere Schichtdicke als in der Mitte und auf der rechten Seite gemessen. Eine 

Ursache für diesen Schichtdickengradient und die daraus resultierende Inhomogenität der 

Schichtdicke könnte ein Eintreten des TTIP-Precursors während des Plasma-Schritts sein, 

wodurch das ALD-Schichtwachstum durch ein CVD-artiges überlagert würde. Der Verlauf 

der Massenzunahme am QCM über mehrere Zyklen (Abbildung 4.5) zeigt kein lineares 

Schichtwachstum am QCM. Anhand der Überlagerung der relativen Massenzunahme über 

mehrere Zyklen (Abbildung 4.6) ist anhand der ermittelten Standardabweichung erkennbar, 

dass bereits nach Einleiten des TTIP-Precursors die Zunahme der Masse nach Erreichen 

der Sättigung unterschiedlich hoch ausfällt. Diese Abweichung bleibt bis zum Ende des 

Zyklus erhalten. Neben dem CVD-artigen Schichtwachstum deutet die Schwankung des 

Massenverlaufs darauf hin, dass die Sättigung mit TTIP-Precursor bei einer Pulsdauer von 

30 ms am QCM nicht erreicht wurde. Dies steht jedoch im Wiederspruch zum Plateau-

artigen Verlauf des GPCs auf dem Substrathalter, welcher bereits bei einer Pulsdauer von 

10 ms erreicht wurde. Die Massenzunahme am QCM nach dem Plasmaschritt kann 

einerseits durch die Erhöhung der Temperatur des QCMs während des Plasmas und die 

anschließende Abkühlung mit der Temperatur-abhängigen Änderung der Resonanzfrequenz 
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des QCM erklärt werden. Andererseits könnte in dieser Phase des Zyklus weiterhin TTIP-

Precursor in die Kammer gelangt sein und so die Masse am QCM erhöht haben. Eine 

naheliegende Erklärung für die beobachteten Schichtdickenmessungen auf dem 

Substrathalter und am QCM wäre ein CVD-artiges Schichtwachstum, welches unter 

bestimmten Bedingungen Schichten mit einer Inhomogenität von < 5 % liefert, jedoch nicht 

die Bedingungen eines ALD-Prozesses erfüllt, da insbesondere die Linearität am QCM nicht 

beobachtet wurde.  

4.3 Umbau der Precursorzufuhr zur Vermeidung von Precursor-

Kondensation 
Das Schichtwachstum bei ALD kommt durch eine schrittweise Oberflächenreaktion der 

eingebrachten Precursor- oder Reaktantenmoleküle an Oberflächenreaktionsstellen auf dem 

Substrat zustande. Die Precursor- und Reaktantenmoleküle werden einzeln in die 

Beschichtungskammer gepulst, getrennt durch Spülpulse mit Inertgas, um ihre gleichzeitige 

Oberflächenreaktion zu verhindern (Sieh Kapitel 2.3.2.5). Liegen Precursor- und 

Reaktantenmoleküle trotzdem gleichzeitig in der Kammer vor, so kann neben dem ALD-

Schichtwachstum ein CVD-artiges Schichtwachstum auftreten, welches den GPC des 

Prozesses erhöht und auf dem Substrathalter inhomogene Schichtdicken herbeiführen kann 

[176]. Eine Ursache für das gleichzeitige Vorliegen von Precursor- und Reaktantenmolekülen 

in der Kammer kann die Kondendensation des Precursors an kalten Stellen in der 

Precursorzufuhr der Beschichtungsanlage sein. Insbesondere bei der Arbeit mit Prozessen 

mit einem engem Temperaturfenster sowie bei Precursoren mit hohen 

Verdampfungstemperaturen kann es die Prozessentwicklung vor große Herausforderungen 

stellen. Trifft Precursor in der Beschichtungsanlage auf seinem Weg vom Precursorventil in 

Richtung Reaktionskammer auf eine solche kalte Fläche, kann dieser dort kondensieren und 

über eine längere Zeitdauer wieder verdampfen. Wird während des anschließenden 

Spülschritts der Precursor nicht vollständig aus der Kammer entfernt, so kann es zu einem 

Ausgasen des Precursors während des Reaktantenschritts kommen, was ein CVD-artiges 

Schichtwachstum herbeiführen kann. Ausgehend vom Precursorbehälter, über das 

Precursorventil hin zur Reaktionskammer ist somit ein positiver Temperaturgradient 

erforderlich. Die ursprüngliche Ausführung der Precursorzufuhr ermöglichte neben dem 

Heizen des Substrathalters nur das zusätzliche Beheizen der Precursor-Verteilereinheit und 

den einzelnen Precursoreinheiten mit jeweils einem Heizbereich.  

In Abbildung 4.7 (a) sind die Heizungen der Verteilereinheit mit einer Precursoreinheit in der 

ursprünglichen Version dargestellt. Durch die Heizung in der Grundplatte der 

Precursoreinheit wird gleichzeitig das ALD-Ventil zum Einleiten des Precursors in die 

Kammer und der Precursorbehälter aufgeheizt, damit ein ausreichender Dampfdruck des 

Precursors erzielt wird. Bei einer Temperatureinstellung von 70 °C an der Heizung in der 

Grundplatte wurde am Precursorbehälter eine Temperatur von 61 °C und am ALD-Ventil 

eine Temperatur von 51 °C gemessen.  
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Abbildung 4.7: Anordnung der Heizkartuschen der ursprünglich eingebauten Precursoreinheit, welche auf der 
Verteilereinheit aufgesetzt ist (a). In (b) ist der neue Aufbau dargestellt, welcher das getrennte Heizen von Ventil 
und Precursorbehälter ermöglicht. 

Der zerlegte Aufbau der Precursoreinheit ist in Abbildung 4.8 (a) dargestellt. Ablagerungen, 

welche auf abreagierten Precursor hindeuten, sind in Abbildung 4.8 (b) an den Zuführungen 

des Ventils und an den Dichtflächen erkennbar. Auch im Ventil konnten Ablagerungen 

nachgewiesen werden, was in Abbildung 4.8 (c) im zerlegten ALD-Ventil zu sehen ist. 

 

Abbildung 4.8: Zerlegte Precursoreinheit (a), wie sie in der ALD-Anlage ursprünglich eingebaut war. An den 
Innenseiten der Dichtung auf der Grundplatte (b) und im ALD-Ventil (c) sind Ablagerungen erkennbar, welche auf 
abreagierten Precursor hindeuten. 

Diskussion 

Mit der ursprünglich verwendeten Precursoreinheit konnte ein positiver Temperaturgradient 

vom Precursorbehälter aus in Richtung Reaktionskammer nicht gewährleistet werden 

(Abbildung 4.7, a). Die während der Validierung des auf der ALD-Anlage bestehenden TiO2-

Beschichtungsprozesses beobachtete Inhomogenität und das CVD-artige Schichtwachstum 

(Kapitel 4.2) können durch ein Kondensieren des Precursors an dem ALD-Ventil zum 

Einleiten des Precursors erklärt werden. Der kondensierte Precursor könnte auch nach dem 

Spülen der Precursor-Zufuhr weiterhin auf der zur Beschichtungskammer gewandten Seite 

des Precursor-Ventils vorhanden gewesen sein und auch nach dem Spülen über den 

gesamten Zyklus durch Verdampfen in die Beschichtungskammer gelangt sein. Auch könnte 

der Precursor bereits im Precursor-Ventil auf der Seite des Precursors kondensiert sein, und 
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bei Öffnung des Ventils statt der gewünschten Gasphase eine flüssige Phase des Precursors 

abgegeben worden sein, da bereits bei sehr kleinen Pulsdauern ein hoher GPC erreicht 

wurde. Die beobachteten Ablagerungen in der Precursorzufuhr (Abbildung 4.8) bestätigen 

die Hypothese der Precursorkondensation am Ventil. Die Ablagerungen auf der Seite in 

Richtung Beschichtungskammer könnten durch das Abreagieren von kondensiertem 

Precursor während der letzten Zyklen eines Beschichtungsprozesses und das 

anschließende Belüften der Kammer und der daran angeschlossenen Precursorzufuhr bis 

zum Precursorventil verursacht worden sein. Die Spülgaszufuhr an der Precursoreinheit 

erfolgte nicht direkt vom Ventil aus, sondern nur über den darunterliegenden Verteilblock. 

Nach dem Einleiten des Precursors konnte somit nicht der zuvor von Precursor durchströmte 

Bereich vom Ventil zum Verteilerblock mit Spülgas durchspült werden und der Precursor 

konnte aus diesen Bereichen weiter ausgasen. Aufgrund dieser konstruktionsbedingten 

Nachteile der Precursorzufuhr wurde für die ALD-Anlage eine neue Precursorzufuhr 

eingebaut, welche ein getrenntes Heizen von Precursorventil und Precursorbehälter 

ermöglichte (Abbildung 4.7, b). Des Weiteren wurden andere Precursorventile verwendet, 

welche ein Spülen der gesamten Leitung vom Ventil bis zur Beschichtungskammer 

ermöglichen. Die Validierung des TiO2-Beschichtungsprozesses mit der neuen 

Precursorzufuhr wird in Verbindung mit einer indirekten Plasmaquelle in Kapitel 4.5 

vorgestellt. 

4.4 Schichtkonformität eines TiO2 ALD-Prozesses mit direktem Plasma 
Die Gewährleistung einer gleichmäßigen Beschichtung aller Flächen auf einem Implantat ist 

ein kritischer Faktor für eine möglichst schnelle Osseointegration. Mit dem ursprünglichen 

Aufbau der MyPlas-ALD-Anlage war die Beschichtung höherer Substrate im PEALD-

Verfahren mit einem direkten Plasma möglich. Nach dem Umbau der Precursorzufuhr an der 

Anlage (Kapitel 4.3) wurde die erzielbare Konformität einer TiO2-Beschichtung mit dieser 

Plasmaquelle an einem mit Si-Waferstücken bestückten Kunststoffquader untersucht. Der 

Quader wurde 6 mm über dem Substrathalter platziert. Die Kantenlängen des Quaders 

betrugen 25 × 25 × 15 mm3 (Länge × Breite × Höhe) (Abbildung 4.9). Diese Maße wurden in 

Anlehnung an die Dimensionen eines Wirbelsäulencages für die Halswirbelsäule gewählt. 

TiO2 wurde mit TTIP (200 ms Pulsdauer) und O2-Plasma (2500 ms Dauer, 150 W) bei einer 

Substrattemperatur von 100 °C über eine Dauer von 400 Zyklen abgeschieden. Die 

Temperatur des Precursorbehälters betrug 65 °C und das Precursorventil wurde auf 80 °C 

aufgeheizt. Die Schichtdicke wurde anschließend per Reflektionsspektroskopie auf den 

Waferstücke ermittelt. 

 

Abbildung 4.9: Platzierung des Quaders auf dem Substrathalter der ALD-Anlage mit direkter Plasmazufuhr. An 
den Seitenflächen des Quaders sind Si-Waferstücken zur Messung der Schichtdicke befestigt. Die Gasdusche 

mit Elektrode zur Plasmaerzeugung befindet sich im oberen Bildteil. 
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Tabelle 4.1: TiO2-Schichtdicke auf den Flächen eines mit PEALD mit direktem Plasma beschichteten Quaders 
und die daraus ermittelte Konformität. 

Fläche 
Schichtdicke 

(nm) 
Konformität 

Oben 29,5 7,1 % 

Unten 21,4 -22,3 % 

Links 29,7 7,9 % 

Rechts 26,0 -5,6 % 

Vorne 29,7 7,9 % 

Hinten 28,9 5,0 % 

Mittlere Dicke 
27,5 ± 3,0   

Mittlere 
Konformität   9,2 % 

 

In Tabelle 4.1 sind die an den Si-Waferstücken gemessenen Schichtdicken an den jeweiligen 

Flächen des Quaders aufgeführt, zusammen mit der daraus berechneten Konformität. Aus 

der mittleren gemessenen Schichtdicke lässt sich für den Prozess ein GPC von 

0,069 nm/Zyklus ermitteln. Die Konformität wurde als Abweichung der tatsächlichen mittleren 

Dicke der Beschichtung auf jeder Probe von der durchschnittlichen Dicke bestimmt. Als 

mittlere Konformität über alle gemessenen Flächen wurde ein Wert von 9,2 % ermittelt.  

Diskussion 

Auf allen Flächen des Quaders konnte eine Schicht nachgewiesen werden, was die Eignung 

des ALD-Verfahrens für die Beschichtung von 3D-Strukturen bestätigt. Auf der Unterseite 

des Quaders hingegen wurde die geringste Schichtdicke gemessen. Auf der rechten Seite 

des Quaders wurde ebenfalls eine geringere Schichtdicke im Vergleich zu der Oberseite und 

den anderen Seitenflächen gemessen. Da die rechte Seite sich an der von der 

Precursorzufuhr abgewandten Seite befindet, könnte an dieser Fläche nicht ausreichend 

Precursor auf die Oberfläche gelangt sein, um eine Sättigung mit Precursor zu erreichen. 

Eine längere Precursorpulsdauer könnte auf der rechten Seite des Quaders ein höheres 

Schichtwachstum herbeiführen. Die Ursache für die geringste Schichtdicke auf der 

Unterseite des Quaders könnte in der Verwendung eines direkten Plasmas liegen. Die im 

Plasma auftretenden Ionen können zu einem erhöhten Schichtwachstum führen, welches 

aber aufgrund des von Natur aus anisotropen Auftreffens der Ionen auf die Oberfläche ein 

ungleichmäßiges Wachstumsverhalten auf 3D-Oberflächen hervorrufen kann [217]. Arts et 

al. konnten zeigen, dass bei TiO2-Beschichtung mit PEALD unter Einfluss von Ionen ein 

Anstieg des GPCs um 100 % unter ähnlichen Bedingungen erreicht wurde [218]. Der 

Ionenbeschuss kann sich somit nachteilig auf die Konformität von Beschichtungen auf 3D-

Strukturen auswirken. 

4.5 Abscheidung von TiO2 ALD-Schichten mit indirektem Plasma 
Unter der Motivation, konforme Beschichtungen auch auf komplexen 3D-Strukturen 

aufbringen zu können, wurde im weiteren Verlauf der Prozessentwicklung von der direkten 

Plasmaquelle auf eine indirekte Plasmaquelle gewechselt, um die in Kapitel 4.4 aufgezeigten 

Nachteile des Ionenbeschusses während des Beschichtungsprozesses zu vermeiden. Durch 

Anbringen eines Gitters zwischen der Elektrode zur Plasmaerzeugung und den zu 

beschichtenden Substraten kann der Ionenbeschuss reduziert werden, erhält aber den Fluss 
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der Radikale zur Substratoberfläche aufrecht. Eine verbesserte Konformität durch den 

Einsatz einer solchen Plasmaquelle wurde bereits für mit PEALD abgeschiedenes TiO2 auf 

mikroskopischen Teststrukturen gezeigt [22]. Für die ALD-Anlage wurde eine Kammer mit 

einer Höhe von 7 cm konstruiert, welche mit dem Substrathalter der Anlage fest verschraubt 

wurde (Abbildung 4.10). Die verfügbare Fläche auf dem Substrathalter von 10 × 10 cm2 

wurde dadurch nicht verändert. Die Kammeroberseite bestand aus einem für die indirekte 

Plasmaerzeugung geeigneten, gasdurchlässigen, engmaschigen Netz (Plasma Electronic 

GmbH). Die Elektrode mit Gasdusche wurde nach oben versetzt. Für die Verbindung der 

Gasdusche mit der Gaszufuhr wurden Winkelstücke und Schlauchstücke aus Perfluoralkoxy 

verwendet. Die Precursorzufuhr wurde nicht geändert und erfolgte von links auf den 

Substrathalter direkt in die Kammer (vgl. Abbildung 3.2). Die Evakuierung der Kammer 

erfolgte über die Auslässe an der rechten Seite des Substrathalters und über das auf der 

Kammeroberseite befindliche Gitter. Der QCM befindet sich neben der Kammer und ist damit 

dem direkten Plasma ausgesetzt.  

In diesem Kapitel wird zunächst die Uniformität der hergestellten Beschichtungen untersucht 

sowie die Einhaltung der Schichtwachstums-Eigenschaften von ALD (vgl. Kapitel 2.3.2.1) 

durch Prüfung der Prozess-Stabilität untersucht. Die Konformität der in dieser Kammer 

hergestellten Beschichtungen wird in Kapitel 4.6 untersucht. 

 

Abbildung 4.10: Aufbau der Kammer zur ALD-Beschichtung und Plasmabehandlung mit indirektem Plasma. Die 
Kammer ist im geöffneten Zustand dargestellt. Nach dem Einlegen der zu beschichtenden Proben wird die 
Vorderseite mit einer Platte verschraubt. Die Kammer ist nach rechts durch Öffnungen und nach oben durch ein 
engmaschiges Gitter gasdurchlässig. Die Precursorzufuhr erfolgt direkt in die Kammer von der linken Seite des 
Substrathalters. 

TiO2-Schichten wurden mit dem Precursor TTIP und O2-Plasma als Co-Reaktant 

abgeschieden. Der TTIP-Precursorbehälter wurde auf eine Temperatur von 65 °C erhitzt. 

Das Precursorventil wurde auf 85 °C aufgeheizt. Als Substrattemperatur für den 

Ausgangsprozess wurde eine Temperatur von 100 °C gewählt. Die Pulsabfolge des 

Ausgansprozesses ist in Abbildung 4.11 dargestellt.  
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Abbildung 4.11: Schematische Darstellung der Pulsabfolge in einem ALD-Zyklus zur Abscheidung von TiO2 mit 
TTIP und O2-Plasma. Die Gesamtdauer eines Zyklus beträgt 7,8 Sekunden. 

Zu Beginn des ALD-Zyklus wird das TTIP-Precursorventil für 800 ms geöffnet. Mit einer 

Verzögerung von 70 ms wird noch während des geöffneten Precursorventils die 

Precursorzufuhr mit Spülgas über eine Dauer von 1400 ms durchströmt. Anschließend wird 

überschüssiger Precursor abgepumpt. 2000 ms nach Zyklusstart erfolgt das Einleiten von O2 

und mit einer Verzögerung von 50 ms das Zünden des Plasmas. Die Plasmadauer beträgt im 

Ausgangsprozess 3000 ms. Anschließend wird die Zufuhr der Gasdusche für 1000 ms 

gespült und für 1500 ms abgepumpt, bevor der Zyklus wiederholt werden kann. Die 

Gesamtdauer eines Zyklus beträgt 7800 ms. 

 

Durch Platzieren von Si-Waferstücken in der Mitte des Substrathalters sowie ca. 35 mm links 

und rechts von der Mitte wurde zunächst die Uniformität der Beschichtungsprozesse auf dem 

Substrathalter untersucht und anhand Gleichung 2.2 ermittelt. Das Schichtwachstum pro 

Zyklus (GPC, vgl. Kapitel 2.3.2.1) wurde durch Messung der Schichtdicke nach einem 

Prozess mit 400 Zyklen ermittelt. Die Schichtdicke wurde mittels Reflektionsspektroskopie 

(Nanocalc-XR, Oceanoptics) ermittelt. Zur Ermittlung der Linearität des 

Beschichtungsprozesses wurde die Anzahl abgeschiedener Zyklen entsprechend variiert.  

Die Prüfung der Stabilität des ALD-Prozesses und Ermittlung des ALD-Fensters erfolgte 

durch Variieren eines Parameters unter Beibehalten der übrigen Prozessparameter. 

Zunächst wurde der Einfluss der Pulsdauer des TTIP-Precursors untersucht. In Abbildung 

4.12 ist die Änderung des über die 3 Si-Waferstücke gemittelten GPCs in Abhängigkeit von 

der Precursorpulsdauer und die dabei ermittelte Inhomogenität dargestellt. Ab einer 

Pulsdauer von 700 ms ist eine Sättigung des GPC mit einem Schichtwachstum von 

0,052 nm/Zyklus erkennbar. Ab einer Precursorpulsdauer von 1000 ms ist bei einer 

Spüldauer von 1400 ms ein Anstieg des GPCs und der Inhomogenität erkennbar. Wird eine 

Spüldauer von 2500 ms gewählt, so ist bei einer Precursorpulsdauer von 1500 ms weiterhin 

der GPC im Bereich des gesättigten Wachstums. Für den Prozess mit 2500 ms Spüldauer 

wurde der Plasmaschritt im Beschichtungszyklus um eine Sekunde nach hinten verschoben. 
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Abbildung 4.12: Sättigungskurve des TTIP-Pulses im ALD-Zyklus zur Abscheidung von TiO2. 

Im Bereich der Sättigung des Precursorpulses wurde eine Inhomogenität von maximal 3 % 

ermittelt. 

Die Änderung des GPC bei verschiedenen Dauern und Leistungen des O2-Plasmas ist in 

Abbildung 4.13 dargestellt. Bei einer Plasmaleistung von 150 W steigt der GPC mit 

zunehmender Plasmadauer zunächst an und erreicht ab einer Dauer von 2500 ms einen 

GPC von 0,05 nm/Zyklus. Bei weiter zunehmender Plasmadauer schwankt der GPC nur 

geringfügig im Bereich von 0,049 und 0,052 nm/Zyklus. Bei Verwendung von anderen 

Plasmaleistungen von 100 W, 200 W und 300 W im Bereich von 3000 und 4000 ms 

Plasmadauer wurden vergleichbare GPCs im selben Bereich gemessen. 
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Abbildung 4.13: Sättigungskurve der Plasmadauer im ALD-Zyklus zur Abscheidung von TiO2. Ab 2500 ms 
Plasmadauer steigt das Schichtwachstum nicht weiter mit der Plasmadauer an. 

Die Linearität des Beschichtungszyklus in Abhängigkeit von der Anzahl abgeschiedener 

Zyklen bei einer Plasmaleistung von 150 W und einer Plasmadauer von 3000 ms ist in 



4 Entwicklung des TiO2-Beschichtungsprozesses 

55 

Abbildung 4.14 dargestellt. Aus der linearen Anpassungsgerade konnte ein GPC von 

0,050 nm/Zyklus und einem Bestimmtheitsmaß von 99,97 % ermittelt werden. Der 

Schnittpunkt mit der y-Achse liegt bei 0,7 nm. 
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Abbildung 4.14: TiO2-Schichtdicke auf Si-Wafer in Abhängigkeit von der Zykluszahl. Dargestellt ist die mittlere 

Schichtdicke und die daraus ermittelte Inhomogenität der Schichtdicke. 

Das lineare Schichtwachstum konnte auch am QCM beobachtet werden. In Abbildung 4.15 

ist über eine Dauer von 200 Zyklen die Massenzunahme nach jedem Zyklus dargestellt. Die 

Massenzunahme pro Zyklus beträgt 51 ± 1,9 ng/cm2, was unter Berücksichtigung der Dichte 

von TiO2 (Tabelle 3.1) einem Schichtwachstum am QCM von 0,134 ± 0,005 nm/Zyklus 

entspricht. 
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Abbildung 4.15: Relative Massenzunahme am QCM nach jedem Zyklus über eine Dauer von 200 Zyklen. 

Die mittlere relative Massenzunahme am QCM während eines Zyklus ist in Abbildung 4.16 

dargestellt. Erkennbar ist ein Anstieg der Masse nach dem Einleiten des TTIP-Precursors 
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und das anschließende Erreichen einer Sättigung. Während des O2-Plasmas nimmt die 

Masse aufgrund des Abreagierens des Precursors auf der Oberfläche wieder ab. 

 

Abbildung 4.16: Verlauf der relativen Massenzunahme am QCM während eines Zyklus, gemittelt über 200 Zyklen 
(durchgezogene Linie) sowie die Standardabweichung (gestrichelte Linie). 

Der Einfluss der Substrattemperatur auf den GPC ist in Abbildung 4.17 dargestellt. Mit 

zunehmender Temperatur ist eine Abnahme des GPC erkennbar.  
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Abbildung 4.17: GPC des TiO2-Beschichtungsprozesses in Abhängigkeit von der Substrattemperatur. 

Über den gesamten untersuchten Temperaturbereich von 80 °C bis 140 °C nimmt der GPC 

von 0,054 nm/Zyklus auf 0,049 nm/Zyklus ab. 

Diskussion 

Anhand der gemessenen Sättigungskurve für den TTIP-Precursor (Abbildung 4.12) konnte 

gezeigt werden, dass eine Sättigung des Precursors auf der Substratoberfläche nach einer 

gewissen TTIP-Pulsdauer auftritt. Die Spüldauer von 1400 ms wurde für TTIP-Pulsdauern 

bis 800 ms ausreichend hoch gewählt, da CVD-artiges Schichtwachstum, anhand des 
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erkennbaren weiteren Anstiegs des GPC erst ab TTIP-Pulsdauern von 1000 ms gemessen 

wurde. Durch Erhöhen der Spüldauer auf 2500 ms konnte auch bei einer TTIP-Pulsdauer 

von 1500 ms ein CVD-artiges Schichtwachstum vermieden werden. Der GPC ist in einem 

gewissen Rahmen unabhängig von der Plasmaleistung (Abbildung 4.13), sofern eine 

ausreichende Plasmadauer von mindestens 2500 ms verwendet wird. Die Verwendung eines 

indirekten Plasmas mithilfe eines Gitters unterdrückt den Ionenfluss aus dem Plasma zum 

Substrat, und zum Schichtwachstum können nur die entstandenen Radikale beitragen. Die 

erforderliche Menge der erzeugten Radikale scheint hierbei nur geringfügig von der 

Plasmaleistung abhängig zu sein, da auch bei der höchsten Plasmaleistung von 300 W eine 

zur Leistung von 150 W ähnlich lange Plasmadauer für ein gesättigtes Schichtwachstum 

erforderlich ist. Das lineare Schichtwachstum auf Si wurde in Abbildung 4.14 gezeigt. Die 

lineare Anpassung des Schichtwachstums schneidet bei einer Schichtdicke von 0,7 nm den 

y-Achsenabschnitt. Dieser Versatz ist eher auf die Messungenauigkeit der 

Schichtdickenmessung zurückzuführen, da ein verzögertes Schichtwachstum durch Effekte 

wie Keimbildung auf Si in ähnlichen Versuchen nicht beobachtet wurde [167]. Das lineare 

Schichtwachstum wurde auch durch die relative Massenzunahme am QCM über eine Dauer 

von 200 Zyklen bestätigt (Abbildung 4.15). Der am QCM ermittelte höhere GPC kann auf das 

am QCM auftretende direkte Plasma zurückgeführt werden. Gegenüber dem indirekten 

Plasma kann dadurch der GPC aufgrund des Ionenbeschusses der Oberfläche deutlich 

höher ausfallen [217, 218]. Die Temperaturabhängigkeit des GPCs in Abbildung 4.17 zeigt 

eine Abnahme des GPCs mit zunehmender Temperatur. Im untersuchten Temperaturbereich 

von 80 bis 140 °C ändert sich dieser jedoch nur um etwa 10 %. Die Abnahme des GPCs 

kann auf die Desorption der hydroxyl-Gruppen auf der TiO2-Oberfläche zurückgeführt 

werden, welche mit steigender Temperatur zunimmt [219] und ist somit nicht verursacht von 

anderen auf den Prozess negativ wirkende Effekte wie Kondensation, unzureichende 

Reaktivität, oder Zersetzung des Precursors. In dem untersuchten Temperaturbereich konnte 

somit ein stabiler ALD-Prozess mit der MyPlas-ALD realisiert werden. Durch den Umbau der 

Precursorzufuhr (Kapitel 4.3) konnten zuvor nachgewiesene Kondensationseffekte 

vermieden werden.  

4.6 Konformität der TiO2-Schichten auf 3D-Strukturen 
Die Konformität der Schichten wurde durch Beschichtung von Substraten auf den 

Seitenflächen eines Würfels untersucht. Die Kantenlängen des Würfels wurden so gewählt, 

dass diese in sehr einfacher Näherung den Abmessungen eines Wirbelsäulencages 

entsprechen. 
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Abbildung 4.18: Aluminiumwürfel zur Untersuchung der Schichtkonformität. An den Seitenflächen ist der Würfel 
bestückt mit ca. 1 cm2 100 Si-Waferstücken. Die Kantenlänge des Würfels beträgt 25 mm und dieser steht auf 15 
mm hohen Füßen. Mit freundlicher Genehmigung entnommen aus [220]. © 2021 American Chemical Society. 

Auf den Stirnflächen eines Aluminiumwürfels wurden 100-Si-Waferstücke angebracht, an 

welchen die TiO2-Schichtdicke gemessen wurde, woraus die Konformität bestimmt werden 

konnte (Abbildung 4.18). Der Würfel hat eine Kantenlänge von 25 mm, und die Höhe der 

Auflagefläche beträgt 15 mm. Der Würfel wurde so auf dem Substrathalter des ALD-

Reaktors positioniert, dass die linke Seite des Würfels dem Einlass für den Precursor auf der 

linken Seite der Beschichtungskammer zugewandt war. Die Konformität wurde als 

Abweichung der tatsächlichen mittleren Dicke der Beschichtung auf jeder Probe von der 

durchschnittlichen Dicke bestimmt.  

Tabelle 4.2: Schichtdicken der TiO2-Schichten auf Si-Waferstücken auf dem Aluminiumwürfel nach Beschichtung 
mit 1250 Zyklen ALD. Mit freundlicher Genehmigung entnommen aus [220]. © 2021 American Chemical Society. 

Fläche 
Schichtdicke 

(nm) Konformität 

Oben 54,8 ± 0.1 3,7 % 

Unten 48,9 ± 0.1 -7,5 % 

Links 56,5 ± 0.1 6,9 % 

Rechts 50,9 ± 0.2 -3,7 % 

Vorne 53,2 ± 0.1 0,5 % 

Hinten 52,9 ± 0.2 0,1 % 

mittlere Dicke 52,9 ± 2.5  

Mittlere Konformität  3,8 % 

 

Anhand der in Tabelle 4.2 aufgeführten Messwerte ist erkennbar, dass die Schichtdicke auf 

der Unterseite und auf der rechten Seite des Würfels etwas geringer ausfällt als auf den 

restlichen Stirnflächen. Die mittlere Konformität der Schichtdicke betrug jedoch nur 3,8 %. 

Diskussion 

Die Konformitätsmessungen, welche mittels 3D-Substraten in Form eines Würfels mit 25 mm 

Kantenlänge durchgeführt wurden, zeigen eine gleichmäßige Dicke der TiO2-Beschichtungen 

mit einer mittleren Konformität von 3,8 % auf (Tabelle 4.2). Die Schichtdicke auf der 
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Oberseite war etwas höher als die auf der Unterseite, was möglicherweise auf den Fluss der 

Sauerstoffradikale aus dem Gitter oberhalb des Substrats und die unvollständige Sättigung 

der Unterseite des Würfels durch den Co-Reaktanten zurückzuführen ist. Außerdem wurde 

auf der linken Seite des Würfels eine etwas höher Schichtdicke als auf der rechten Seite 

gemessen. Dies könnte auf den Fluss des TTIP-Precursors von der linken Seite zur rechten 

Seite der Kammer und die unvollständige Sättigung auf der rechten Seite des Würfels 

während eines einzelnen Zyklus zurückzuführen sein. Eine weitere Verbesserung der 

Konformität könnte durch Modifizierung des Prozesses erzielt werden. Eine größere Menge 

an TTIP-Precursor durch Verlängerung der TTIP-Pulsdauer könnte auch die rechte Seite des 

Würfels mit Precursor gesättigt werden. Eine längere Plasmadauer könnte die Unterseite mit 

Co-Reaktanten sättigen. Gegenüber der Schichtabscheidung mit direktem Plasma (Kapitel 

4.4) wurde eine bessere Konformität erzielt. Die verbesserte Konformität kann auf den 

reduzierten Ionenbeschuss zurückgeführt werden, welcher bei der Beschichtung mit einer 

indirekten Plasmaqualle durch ein Gitter gewährleistet wird. Die Ionen würden zu einem 

höheren Schichtwachstum beitragen [218]. Aufgrund des von Natur aus anisotropen 

Auftreffens der Ionen auf die Oberfläche kann dadurch jedoch ein ungleichmäßiges 

Wachstumsverhalten auf 3D-Oberflächen hervorgerufen werden [217]. Mit dem Umbau von 

einer direkten zu einer indirekten Plasmaquelle konnte eine deutliche Verbesserung der 

Konformität der abgeschiedenen TiO2-Schichten erzielt werden.  

4.7 Morphologie der TiO2-Schichten auf Referenzsubstraten 
Zur Untersuchung der Schichtmorphologie der TiO2-Schichten wurden diese zunächst auf Si-

Waferstücken abgeschieden. Als Messmethode zur Bestimmung der Rauheit und der 

Kristallinität der ca. 50 nm dicken Schichten kam AFM und XRD zum Einsatz. Außerdem 

wurden Kohle-Loch-Filme mit derselben Schichtdicke für die Analyse mit TEM beschichtet. 

Die XRD-Messungen wurden am Zentrum LISA+ von Markus Turad durchgeführt. 

 

Abbildung 4.19: Repräsentative AFM Bilder von einem unbeschichteten 100-Si Waferstück (a) und einem TiO2-
beschichteten 100-Si Waferstück (b). Mit freundlicher Genehmigung entnommen aus [220] und abgewandelt. 

© 2021 American Chemical Society. 

In Abbildung 4.19 a, b sind repräsentative AFM-Aufnahmen der Oberflächenmorphologie der 

Si-Wafer vor und nach der ALD-Beschichtung dargestellt. Die mittels AFM ermittelte 

Flächenrauheit auf dem unbeschichteten 100-Si-Wafer beträgt 0,18 nm (Sq). Nach der ALD-

Beschichtung wurde eine leicht erhöhte RMS-Flächenrauheit von 0,3 nm (Sq) gemessen.  
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Abbildung 4.20: XRD-Diffraktogramm einer TiO2 ALD-Schicht abgeschieden auf einem Si-Waferstück. Es ist 
lediglich ein Peak des kristallinen Si erkennbar. Die Messung wurde von Markus Turad durchgeführt. Mit 
freundlicher Genehmigung entnommen aus [220] und abgewandelt. © 2021 American Chemical Society. 

Das in Abbildung 4.20 dargestellte XRD-Diffraktogramm der TiO2-Beschichtung auf einem 

100-Si-Wafer weist abgesehen von dem (400)-Si-Peak keine anderen kristallinen Phasen 

auf.  

 

Abbildung 4.21: TEM-Aufnahme einer ca. 50 nm dicken TiO2-Schicht auf einem Kohle-Loch-Film. Erkennbar ist 
eine kontrastarme Fläche (a). Der dunkle Bereich entlang der Kontur des Lochs wird klar abgebildet. Im 
Beugungsbild (b) der Schicht sind keine kristallinen Phasen erkennbar. 

Auch die TEM-Aufnahmen in Abbildung 4.21 (a, b) weisen keinerlei kristalline Phasen im 

Beugungsbild auf. Dies lässt den Schluss zu, dass eine amorphe TiO2-Schicht abgeschieden 

wurde, was mit der Literatur übereinstimmt [221]. 
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Diskussion 

Die auf Si abgeschiedenen Schichten scheinen amorph zu sein, da im XRD-Diffraktogramm 

(Abbildung 4.20) keine Peaks für die Anatas- oder Rutilphase von TiO2 erkennbar sind. In 

anderen Studien wurde allerdings eine mikrokristalline Anatas-Phase in einer amorphen 

Matrix der durch thermische ALD abgeschiedenen Filme vermutet, die im XRD nicht 

nachweisbar war [222, 223]. In den dort durchgeführten Experimenten nahm jedoch die mit 

dem AFM gemessene Rauheit mit der verstärkten Einlagerung von Mikrokristallen in dem 

Film zu. Eine 6-fache Zunahme der RMS-Rauheit ergab sich bei einem Gehalt an kristalliner 

Phase von 4 %. Der mögliche Gehalt an kristalliner Phase in unseren Filmen scheint jedoch 

viel niedriger zu sein, wenn man den 2-fachen Anstieg der Rauheit der Filme berücksichtigt 

(Abbildung 4.19). Auch auf dem mit TEM untersuchten TiO2-beschichteten Kohle-Loch-Film 

konnte anhand des Beugungsbildes (Abbildung 4.21, b) keine kristalline Phase erkannt 

werden, was in Übereinstimmung mit der XRD-Messung ist. 
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5. Abscheidung von TiO2 ALD-Schichten auf PEEK 
Die Oberflächenchemie ist ein kritischer Faktor, welcher das Schichtwachstum von ALD-

Schichten bestimmt. Die ALD-Wachstumsprozesse unterscheiden sich bei verschiedenen 

Substraten zum Teil deutlich. Bei PEEK kann die Wechselwirkung mit anderen Materialien, 

wie etwa dem Precursor von ALD-Beschichtungsprozessen, als sehr viel geringer als bei 

metallischen Substraten angesehen werden. Grund hierfür ist die chemische Inertheit von 

PEEK, bedingt durch den Mangel an polaren und reaktiven funktionalen Gruppen. Das 

Aufwachsverhalten von ALD-Schichten kann daher grundlegend verschieden sein im 

Vergleich zu dem im vorherigen Kapitel verwendeten Silizium, bzw. dessen nativer 

Oxidschicht. Die Schichteigenschaften der TiO2-Beschichtungen auf PEEK werden in diesem 

Kapitel daher eingehend untersucht. Für die Untersuchung der Schichteigenschaften auf 

PEEK dienten ca. 5 mm dicke Ronden als Substratmaterial aus dem Material PEEK-Optima 

(Invibio). Einige dieser Proben wurden von Orthobion als gefräste oder spritzgegossene 

Substrate mit einem Durchmesser von 16,5 mm geliefert, die übrigen Proben wurden von 

einem Rundstab mit einem Durchmesser von 25 mm an einer Bandsäge zugeschnitten.  

5.1 Morphologie der TiO2-Beschichtung auf polierten PEEK-Oberflächen 
Zur Untersuchung der Beschichtungen auf PEEK mittels AFM und XRD wurde die 

Oberfläche der Substrate zunächst poliert. Mit SiC-Schleifpapieren wurde bis zu einer 

Körnung von #4000 (Struers) geschliffen und danach auf Poliertüchern und unter 

Verwendung von Diamantsuspensionen von 3 µm Durchmesser (DiaPro 3 µm, Struers 

GmbH) poliert. Für die Messungen mit AFM wurden ausgewählte Proben weiter poliert unter 

Verwendung von Diamantsuspensionen mit 1 µm (DiaPro 1 µm, Struers) und 0,15 µm (OP-S 

NonDry, Struers) Durchmesser, sodass eine spiegelnde Oberfläche erreicht werden konnte. 

Zwischen jedem Polierschritt wurden die Proben mit DI-Wasser und Isopropanol gespült. 

Nach dem Poliervorgang erfolgte eine Reinigung der Proben in Ultraschall mit Aceton, 

Isopropanol und DI-Wasser, jeweils für 15 Minuten. Auf einer polierten PEEK-Probe wurde 

ein Teil der Oberfläche mit einem Folienstift vor dem Beschichtungsvorgang maskiert. Nach 

der Beschichtung wurde mit Aceton in einem Ultraschallbad für 5 Minuten die Maskierung 

wieder entfernt. Durch das dem Lift-off-Verfahren ähnelnde Prinzip sollen auf derselben 

Probe beschichtete und unbeschichtete Bereiche mittels AFM untersucht werden können. 

Vor dem Beschichtungsvorgang erfolgte in der ALD-Anlage eine Vorbehandlung mit 

Sauerstoffplasma für 5 Minuten, bei einer Plasmaleistung von 150 W und einem O2-Gasfluss 

von 15 sccm. Daraufhin wurde eine TiO2-Schicht mit ca. 50 nm Schichtdicke mit dem in 

Abbildung 4.11 dargestellten Prozess abgeschieden. 
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Abbildung 5.1: EDX-Spektrum einer mit 50 nm TiO2-beschichteten PEEK-Oberfläche. 

Anhand des EDX-Spektrums in Abbildung 5.1 ist erkennbar, dass durch den 

Beschichtungsvorgang eine titanhaltige Schicht auf der PEEK-Oberfläche abgeschieden 

wurde. Die Gold- und Palladium-Peaks stammen von der Sputterschicht, welche vor der 

EDX-Untersuchung im REM auf die Oberfläche aufgebracht wurde. 

 

Abbildung 5.2: AFM-Aufnahmen von poliertem PEEK ohne Beschichtung (a) und mit 50 nm TiO2 (b). 

Anhand der AFM-Aufnahmen von poliertem PEEK vor und nach der Beschichtung 

(Abbildung 5.2) ist erkennbar, dass nach dem Beschichten die Rauheit der Oberfläche nur in 

einem geringen Maße zugenommen hat. Die vom Poliervorgang entstandenen Furchen und 

wellenartigen Muster mit einer bestimmten Vorzugsrichtung sind auf beiden Aufnahmen klar 

erkennbar. Die aus den Aufnahmen errechnete Flächenrauheit beträgt für die unbeschichtete 

Oberfläche (Referenz) 1,04 nm (Sq) und für die beschichtete Oberfläche 2,67 nm (Sq). 

Außerdem ist erkennbar, dass durch die Beschichtung die auf der Referenzprobe 

erkennbaren sehr feine Furchen (Breite < 50 nm) auf der beschichteten Oberfläche nicht 
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mehr erkennbar sind. 

  

Abbildung 5.3: AFM-Aufnahme eines teilweise mit TiO2 beschichteten, polierten PEEK-Substrats durch teilweises 
Maskieren des Substrats mit einem Folienstift und nachträgliche Entfernung in Aceton, in dreidimensionaler 
Darstellung. Der Übergang zwischen beschichtetem und unbeschichtetem Bereich ist als scharfe Kante 

erkennbar. 

In Abbildung 5.3 ist eine dreidimensionale Darstellung eines Übergangs zwischen 

beschichtetem und unbeschichtetem Bereich der teilweise maskierten PEEK-Probe nach 

dem Entfernen der Maskierung gezeigt. Die Abgrenzung zwischen den beiden Bereichen ist 

als eine scharfe Kante deutlich erkennbar. Größere Furchen und Erhebungen werden durch 

die Beschichtung nahezu unverändert abgebildet. Geringere Unebenheiten scheinen jedoch 

geglättet zu werden. 
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Abbildung 5.4: XRD-Diffraktogramm von TiO2-beschichtetem PEEK mit Zuordnung der Maxima. Die Messung 
wurde von Markus Turad durchgeführt. 

Anhand des in Abbildung 5.4 dargestellten XRD-Diffraktogramms ist erkennbar, dass 

kristalline Phasen lediglich vom PEEK-Substrat auftreten, welche mithilfe von [85] verifiziert 

wurden. Drei weitere Peaks (2,9°, 34,8° und 42,6°) konnten dem Substrathalter zur 

Befestigung der Probe am XRD-Messgerät zugeordnet werden. Weitere Peaks wurden nicht 

detektiert, insbesondere keine, welche einer kristallinen Phase der TiO2-Beschichtung hätten 

zugeordnet werden können. Die Messung wurde an der Forschungs- und Service-

Einrichtung LISA+ der Universität Tübingen von Dr. Markus Turad durchgeführt. 

5.2 Morphologie der TiO2-Beschichtung auf rauen PEEK-Oberflächen 
Zur Untersuchung der Schichteigenschaften der TiO2-Beschichtung auf rauen PEEK-

Oberflächen wurden von Orthobion sandgestrahlte PEEK-Substrate zur Verfügung gestellt. 

Die Rauheit des Substrats wurde vor dem Beschichten mit einem Profilometer (Veeco 

Dektak 150) gemessen und ein Wert von 0,86 ± 0,25 µm (Ra) aus 5 Messungen ermittelt. Die 

Proben wurden in identischer Weise wie die polierten Proben nach dem Poliervorgang in 

Ultraschall für 15 Minuten in Aceton, Isopropanol und DI-Wasser gereinigt und vor dem 

Beschichten für 5 Minuten bei 20 sccm O2-Gasfluss und einer Leistung von 150 W 

plasmavorbehandelt. Daraufhin wurde die TiO2-Beschichtung mit dem in Abbildung 4.11 

dargestellten Prozess abgeschieden. Nach der ALD-Beschichtung wurde die FIB-

Präparation am Naturwissenschaftlichen und Medizinischen Institut der Universität Tübingen 

(NMI) von Dr. Claus Burkhardt durchgeführt. 
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Abbildung 5.5: REM-Aufnahmen von gestrahltem und TiO2-beschichteten PEEK (a). Die Oberfläche wurde mit 20 
nm Au beschichtet. Der FIB-Schnitt durch die Probe ist in (b) dargestellt. Der dunkelgraue Bereich ist das PEEK-
Substrat, welches von einer hellgrauen TiO2-Schicht auch in den grabenartigen Bereichen bedeckt ist. Die helle 
Au Schicht hat im Bereich des Grabens nicht die gesamte Oberfläche bedeckt, was an den Schattierungen durch 
die darüberliegenden Flächen erkennbar ist. Die Aufnahmen wurden von Claus Burkhardt erstellt. Mit freundlicher 

Genehmigung entnommen aus [220] und abgewandelt. © 2021 American Chemical Society. 

 

Eine Draufsicht und eine FIB-präparierte Querschnittaufnahme an einer TiO2-beschichteten 

PEEK-Probe sind in Abbildung 5.5 a, b dargestellt. Zur Vermeidung von Artefakten während 

der REM-Untersuchung durch Aufladungseffekte, wurde die Probe mit einer ca. 20 nm 

dicken Goldschicht vor Durchführung des FIB-Schnitts beschichtet. Die TiO2-Schicht ist als 

hellgraue Schicht im Querschnitt erkennbar und bedeckt die Oberfläche vollständig, selbst in 

der grabenartigen Struktur. Die Schichtdicke beträgt ca. 50 nm auf dem glatten Teil der 

Oberfläche. 

 

5.3 Benetzungseigenschaften und freie Oberflächenenergie von TiO2 

auf PEEK 
Auf polierten und TiO2-beschichteten PEEK-Substraten wurden die 

Benetzungseigenschaften mithilfe des Wasserkontaktwinkels und die freie 

Oberflächenenergie mithilfe der Owens-Wendt Methode bestimmt. Nach verschiedenen 

Auslagerungsdauern an Luft und bei Raumtemperatur wurden Kontaktwinkelmessungen mit 

DI-Wasser, Ethylenglycol und Diiodmethan durchgeführt. Als Referenz wurde eine 

unbeschichtete, polierte PEEK-Probe verwendet, welche nach dem letzten Reinigungsschritt 

im Aceton-Ultraschallbad für zwei Stunden bei 80 °C in einem Ofen getrocknet wurde.  
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Tabelle 5.1: Benetzbarkeit und freie Oberflächenenergie von unbeschichtetem und mit TiO2 beschichtetem PEEK, 
sowie deren zeitliche Änderungen. Mit freundlicher Genehmigung entnommen aus [220]. © 2021 American 
Chemical Society. 

  Benetzbarkeit 

Freie 

Oberflächenenergie 

(mN/m) 

  

Wasserkontakt- 

Winkel (°) γS
P γS

D γS 

PEEK 91,7 ± 2,6 0,3 43,2 43,5 

TiO2 auf PEEK nach 1 Tag 57,3 ± 2,4 14,1 35,9 50,0 

TiO2 auf PEEK nach 4 Tagen 73,9 ± 1,8 7,5 31,4 38,9 

TiO2 auf PEEK nach 5 Tagen 77,1 ± 2,2 5,1 34,7 39,7 

TiO2 auf PEEK nach 10 Tagen 78,3 ± 0,6 5,2 32,3 37,4 

TiO2 auf PEEK nach 21 Tagen 81,9 ± 1,8 4,4 13,8 18,2 

 

Die hydrophoben Oberflächeneigenschaften von unbehandeltem PEEK konnten anhand der 

in Tabelle 5.1 aufgeführten Messwerte durch den Wasserkontaktwinkel von 91,7 ° durch 

Literaturwerte verifiziert werden (93 ° [224] und 89 ° [225]). Der Wasserkontaktwinkel der 

TiO2-Beschichtung ist im Vergleich zu unbeschichtetem PEEK signifikant kleiner, was darauf 

hindeutet, dass die Hydrophilie durch den Film deutlich verbessert wird. Unmittelbar nach der 

Beschichtung war kein Wasserkontaktwinkel messbar, da die Absetzung eines Tropfens zu 

einer vollständigen Benetzung der Oberfläche führte. 
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Abbildung 5.6: Zeitliche Entwicklung des Wasserkontaktwinkels auf TiO2-beschichtetem PEEK. Die Benetzbarkeit 
nimmt mit der Zeit ab und erreicht nach ca. 2 Wochen einen Gleichgewichtszustand. Sie ist immer signifikant 
höher im Vergleich zu unbeschichtetem PEEK. Mit freundlicher Genehmigung entnommen aus [220] und 

abgewandelt. © 2021 American Chemical Society. 

Abbildung 5.6 zeigt die zeitliche Entwicklung des Wasserkontaktwinkels, beginnend einen 

Tag nach dem Beschichtungsvorgang. Die Benetzbarkeit nimmt nach der Abscheidung ab 

und erreicht im Laufe von wenigen Wochen einen Gleichgewichtszustand. Der 
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Wasserkontaktwinkel der gealterten Oberflächen stimmt gut mit den Ergebnissen überein, 

die in früheren Studien für mit ALD auf Si abgeschiedene TiO2-Schichten gefunden wurden 

[185].  

5.4 Haftungseigenschaften von TiO2 auf PEEK 
Die Schichthaftung der TiO2-Schichten auf PEEK wurden mittels Gitterschnitt-Test angelehnt 

an DIN EN ISO 2409, und Stirnabzugstests nach DIN EN ISO 4624:2016 mit n=5 Proben 

durchgeführt. Der Gitterschnitt-Test diente als qualitative Haftfestigkeitsprüfung. Die 

Stirnabzugstests ermöglichten eine quantitative Bestimmung der Schichthaftung und einen 

Vergleich mit der für die Zulassung relevanten Mindesthaftfestigkeit von Beschichtungen auf 

orthopädischen Implantaten. Als Proben dienten gefräste PEEK-Ronden. Diese wurden in 

Aceton, Isopropanol und DI-Wasser für jeweils 15 Minuten Ultraschall-gereinigt und 5 

Minuten bei 20 sccm O2-Gasfluss, sowie 150 W Leistung, plasmavorbehandelt. 

Anschließend wurden die Proben mit ca. 50 nm TiO2 mit dem in Abbildung 4.11 dargestellten 

Prozess beschichtet. Für den Gitterschnitt-Test wurden mit einem Skalpell auf der 

Oberfläche mehrere Schnitte eingebracht, sodass ein schachbrettartiges Muster entstand. 

Zur Entfernung von möglichen abgeplatzten Schichtbereichen wurde nach dem 

Einschneiden des Substrats die Fläche mit einem handelsüblichen Klebeband beklebt und 

danach wieder abgezogen. Für die Untersuchung im REM wurde die Oberfläche mit einer 

ca. 5 nm dicken (Au/Pd)-Schicht besputtert.  

  

Abbildung 5.7: TiO2-Beschichtung auf PEEK nach einem Gitterschnitt- und Peel-Test, aufgenommen unter dem 
Lichtmikroskop (a) und im REM (b). Am Rand und an den Ecken der Einschnitte sind auf beiden Aufnahmen 
keine Abplatzungen der TiO2-Schicht erkennbar. 

In Abbildung 5.7 sind die Aufnahmen im Lichtmikroskop und REM nach dem Gitterschnitt-

Test dargestellt. An den Rändern der Einschnitte sind sowohl im Lichtmikroskop als auch im 

REM keinerlei Delaminationen zu erkennen. Dem Schnittbild kann somit dem in der Norm 

aufgeführten Kennwert mit der höchsten Güte (GT0) zugeordnet werden. 

Als Prüfkörper für die Stirnabzugstests kamen 5 Stück sandgestrahlte PEEK-Ronden zum 

Einsatz. Vor der Beschichtung mit ca. 50 nm TiO2 wurden die Proben in Aceton, Isopropanol 

und DI-Wasser für jeweils 15 Minuten Ultraschall-gereinigt und 5 Minuten bei 20 sccm O2-

Gasfluss, sowie 150 W Leistung, plasmavorbehandelt. Die Stirnabzugstests wurden am NMI 

von Clara Daab und Martin Gaier durchgeführt. Auf die Probenoberfläche wurde ein 

Aluminiumstempel mit DP490 (3M, St. Paul, USA) aufgeklebt. Mithilfe von einzeln auf die 

Klebefläche verstreuten Glasperlen mit 45 µm Durchmesser wurde die Dicke des 

Klebstofffilms vor Aufsetzen des Stempels vorgegeben. Die Verklebung wurde 24 Stunden 

lang bei Raumtemperatur und zusätzlich 3 Stunden lang bei 65 °C ausgehärtet. Die 

Vorschubgeschwindigkeit in der Zugprüfmaschine betrug 1 mm pro Minute, was in einer 

äquivalenten Abzugsrate von ca. 1 MPa/s resultierte. 
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Abbildung 5.8: Probenpaar nach dem Stirnabzugstest. Die TiO2-beschichtete PEEK-Probe (rechte Seite) und der 
Aluminiumstempel (linke Seite) nach der Prüfung mit repräsentativem Bruchbild. Auf der beigefarbenen PEEK-
Oberfläche wurde mit EDX bestätigt, dass die TiO2-Beschichtung entfernt wurde. Der Klebstoff ist als schwarz 
gefärbte Bereiche sichtbar. Auf dem Aluminiumstempel war der Klebstoff mit TiO2 beschichtet, was ebenfalls 
durch EDX bestätigt wurde. Der Klebstoff wurde während der Haftfestigkeitsprüfung an den hellen Stellen des 

Aluminiumstempels abgerissen. Die Aufnahme wurde von Martin Gaier und Clara Daab erstellt. 

Die Stirnabzugstests ergaben eine Haftfestigkeit von 19,2 ± 2,3 MPa. Nach der 

Versuchsdurchführung wurden die Proben weiter analysiert, um zu überprüfen, ob die 

Trennung der Proben an der Grenzfläche zwischen dem PEEK-Substrat und der TiO2-

Beschichtung erfolgte. Abbildung 5.8 zeigt ein repräsentatives Bild der Prüfkörper nach der 

Haftprüfung. Bei allen Proben wurde der Klebstoff vom Stempel im äußeren Bereich entfernt 

und verblieb auf der PEEK-Probe. Die Proben wurden zusätzlich mit EDX untersucht. In den 

Spektren von Bereichen der PEEK-Probe, welche nicht mit Klebstoff bedeckt waren, wurde 

kein Ti beobachtet. Spektren von Bereichen, die mit Klebstoff auf dem Aluminiumstempel 

bedeckt waren, enthielten jedoch Ti. Dies deutet darauf hin, dass das Versagen der 

Prüfkörper von der Grenzfläche zwischen TiO2 und PEEK ausging. 

5.5 Beständigkeit der TiO2-Schichten auf PEEK 
Die Beständigkeit der Beschichtung in physiologischer Umgebung konnte anhand von nicht 

mit Zellen besiedelten Proben untersucht werden, welche zur Untersuchung der 

Osteokonduktivität (Siehe Kapitel 7.2) als Leerproben benötigt wurden. Die Proben wurden 

in physiologischem Differenzierungsmedium unter Kultivierungsbedingungen (38 °C) über 

eine Dauer von 28 Tagen ausgelagert. Vor der Auslagerung wurden die Proben für zwei 

Stunden bei 120 °C dampfsterilisiert. 
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Abbildung 5.9: REM-Aufnahme der TiO2-Beschichtung auf PEEK nach Autoklavierung und 28-tägiger Inkubation 
mit Differenzierungsmedium ohne Zellen. Die Aufnahmen wurden unter der Leitung von Daniel Seitz erstellt. 

Anhand der REM-Aufnahme der TiO2-beschichteten Probe nach 28 Tagen Lagerung in 

Kultivierungsmedium (Abbildung 5.9) ist die raue Struktur des sandgestrahlten PEEK-

Substrats erkennbar. Neben einigen faserartigen Strukturen, welche auf Reste des 

verwendeten Differenzierungsmediums hindeuten, sind keine Delaminationen der ALD-

Schicht sichtbar. 

5.6 Diskussion 
Anhand des EDX-Spektrums (Abbildung 5.1) und der AFM-Aufnahmen (Abbildung 5.2, 5.3) 

konnte nachgewiesen werden, dass die polierten und plasmavorbehandelten PEEK-

Oberflächen nach der ALD-Beschichtung mit einer homogenen TiO2-Schicht bedeckt waren. 

Die nach dem Polieren der PEEK-Proben auf der Oberfläche verblieben Strukturen, wie 

Furchen und Erhebungen mit einer Strukturbreite von > 50 nm, wurden durch die 

Beschichtung klar wiedergegeben. Feinere Strukturen wurden teilweise verdeckt. Insgesamt 

lässt sich daraus schließen, dass ein dem auf Si-Wafern ähnelndes Schichtwachstum auf 

der PEEK-Oberfläche stattfindet. Sind nicht ausreichend Bindungsstellen auf der Oberfläche 

vorhanden, findet ein inselartiges Schichtwachstum statt und die Rauheit der Schicht nimmt 

mit der Anzahl der ALD-Zyklen zu [226]. Ein Beispiel für ein inhomogenes Schichtwachstum 

aufgrund einer unzureichenden Anzahl an Bindungsstellen auf dem Substrat ist etwa das 

von TiO2-Schichten auf Kupfer [227, 228]. In [227] wurden dabei Rauheiten (Sq) in der 

Größenordnung der Schichtdicke auf Referenzsubstraten gemessen. Trotz der hohen 

Substratrauheit der polierten PEEK-Proben in diesen Untersuchungen ist die Rauheit mit 

2,64 nm (Sq) fast um den Faktor 20 geringer als die TiO2-Schichtdicke. Somit scheinen trotz 

der inerten Eigenschaften von PEEK genügend Bindungsstellen zumindest durch die 

Sauerstoff-Plasmavorbehandlung für ein homogenes Schichtwachstum von TiO2-Schichten 

vorhanden zu sein. Aus dem XRD-Diffraktogramm (Abbildung 5.4) lassen sich lediglich 

kristalline Phasen des semikristallinen PEEK-Substrats identifizieren. Somit kann auf eine 

amorphe TiO2-Schicht geschlossen werden. Vollständig geschlossene Schichten konnten 

auch auf den sehr rauen sandgestrahlten PEEK-Oberflächen nachgewiesen werden 

(Abbildung 5.5). Selbst in den grabenähnlichen Strukturen war eine geschlossene Schicht 

anhand des FIB-Schnitts und der darauffolgenden Untersuchung im REM erkennbar. Aus 

den Kontaktwinkelmessungen, sowie den daraus ermittelten freien Oberflächenenergien 

(Tabelle 5.1, Abbildung 5.6) ist erkennbar, dass durch die TiO2-Beschichtung eine 

Verbesserung der Benetzungseigenschaften von Wasser erzielt wurde. Der für die 

Osseointegration wichtige Mechanismus der Proteinadhäsion wird durch die Hydrophilie 

gesteuert [48] und Altankov et al. haben gezeigt, dass hydrophile Oberflächen besser für die 
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Anhaftung, Ausbreitung und Proliferation von Zellen geeignet sind als hydrophobe 

Oberflächen [49]. Folglich kann aufgrund der verbesserten Hydrophilie auch eine 

Verbesserung der Biokompatibilität von PEEK durch die TiO2-Beschichtung gefolgert 

werden. Ein Alterungseffekt des Wasserkontaktwinkels über einen Zeitraum von 3 Wochen 

ist klar erkennbar. Die Zunahme des Kontaktwinkels und die Abnahme der freien 

Oberflächenenergie gealterter Oberflächen könnte auf die Ansammlung von 

Kohlenwasserstoffen aus der Umgebungsatmosphäre auf der Oberfläche zurückzuführen 

sein [229, 230]. Der optimale Wasserkontaktwinkel für die Zellproliferation liegt laut [44] im 

Bereich von 60-70 °. Diese Benetzbarkeitsbedingung wird etwa 3 Tage nach der 

Abscheidung der TiO2-Beschichtung auf PEEK erreicht und könnte durch einen 

Plasmareinigungsschritt vor der Implantation nach längerer Lagerzeit wiederherstellbar sein 

[229, 230]. Die Gesamtoberflächenenergie nahm während der Alterung ab und fiel unter den 

Wert von unbehandeltem PEEK. Im Allgemeinen fördert eine hohe freie Oberflächenenergie 

die Zelladhäsion [44]. Die Zellausbreitung und -adhäsion ist jedoch von der polaren 

Komponente der Oberflächenenergie abhängig [45, 46]. Betrachtet man nur diese 

Komponente, so war diese auch nach 21 Tagen noch höher als auf blankem PEEK. Die 

mittels Gitterschnitt untersuchte Schichthaftung der TiO2-Schicht ergab eine qualitativ gute 

Haftung, da keinerlei Abplatzungen der Schicht nach dem Test sichtbar waren. Mithilfe der 

Stirnabzugstests konnten reproduzierbare Haftfestigkeitswerte von 19,2 ± 2,3 MPa ermittelt 

werden. Dieser Wert liegt leicht unter der Spezifikation der FDA von 22 MPa, die als 

Mindestzugfestigkeit für Beschichtungen auf orthopädischen Implantaten angegeben ist [23]. 

Die weitere Untersuchung des Bruchbilds ergab ein Versagen an der Schnittstelle zwischen 

dem PEEK-Substrat und der TiO2-Beschichtung. Anhand der Analyse der gestrahlten PEEK-

Oberfläche mittels FIB-Schnitt und REM-Analyse (Abbildung 5.5) waren Kerben auf dem 

Substrat sichtbar, die die mechanischen Eigenschaften von PEEK beeinträchtigen und auch 

die Zugfestigkeit verringern [231–233]. Die Messungen sollten daher mit polierten PEEK-

Substraten wiederholt werden, um diesen Faktor genauer zu untersuchen. Neben der 

Oberflächenmorphologie von PEEK könnte eine Lösung darin bestehen, die chemischen 

Oberflächeneigenschaften von PEEK zu verbessern, um eine bessere Haftung der TiO2-

Beschichtung zu erreichen. Daher könnte eine Veränderung der Parameter für die 

Plasmavorbehandlung die Adhäsion verbessern. Inagaki et al. haben jedoch gezeigt, dass 

eine zu lange Plasmabehandlung dazu führt, dass Abbauprodukte auf der Oberfläche 

verbleiben [224]. Die Plasmabehandlung von 5 Minuten, die in diesen Experimenten vor der 

Schichtabscheidung durchgeführt wurde, könnte daher möglichweise zu Abbauprodukten auf 

der Oberfläche geführt haben, die durch das Ätzen entstanden sind. Diese Verunreinigungen 

können die Haftung der TiO2-Beschichtung auf dem PEEK-Substrat beeinträchtigen. Daher 

könnte eine kürzere Plasmabehandlungszeit mit weniger Ätzung die Haftung erhöhen. Die 

Auslagerungsversuche in physiologischer Umgebung für 28 Tage nach einer 

Dampfsterilisierung bei 120 °C (Abbildung 5.9) lassen keinerlei Delaminationen erkennen. 

 



 

73 

6. Schichthaftungsoptimierung von TiO2 auf PEEK durch 

Plasmavorbehandlung 
Osteogene Beschichtungen sind das Bindeglied zwischen Körpergewebe und Implantat und 

damit ein kritischer Faktor zur Gewährleistung einer erfolgreichen und dauerhaften 

Implantation. Lockerungen des Implantats können sich auf diesen Prozess negativ 

auswirken, von einer längeren Einwachsdauer bis hin zur Abstoßung des Implantats durch 

den Körper. Für eine optimale Schichthaftung sind zunächst unabhängig vom 

Beschichtungsverfahren freie chemische Bindungsstellen nötig, an welchen die 

Beschichtung anhaften und aufwachsen kann. Dies gilt insbesondere bei chemischen 

Beschichtungsverfahren wie ALD, bei welcher das Schichtwachstum auf der Chemisorption 

von den beteiligten Precursoren beruht. Bei der Abscheidung von TiO2 reagiert der 

verwendete Precursor mit den an der Oberfläche befindlichen Hydroxyl-Gruppen [164]. 

Polymere, insbesondere PEEK, besitzen nur wenige freie Bindungsstellen, da deren 

Polymerketten und ihre Bausteine meist chemisch inaktiv sind. Eine Plasmabehandlung 

kann die Schichthaftung von ALD-Schichten auf Polymeren verbessern [26]. Die 

Verbesserung wird dabei hauptsächlich der Erzeugung zusätzlicher funktioneller Gruppen 

zugeschrieben, wodurch an der Polymeroberfläche mehr Precursormoleküle binden können. 

Auch bei der Haftung von Epoxydschichten konnte eine bessere Schichthaftung durch eine 

Plasmabehandlung und dadurch zusätzlich erzeugte funktionelle Gruppen nachgewiesen 

werden [234, 235]. Unabhängig von den verwendeten Plasmagasen Ar, O2, und N2 konnte 

dabei eine ähnliche Verbesserung der Schichthaftung beobachtet werden. Auch bei der 

Abscheidung von PVD-Schichten konnte durch eine Plasmabehandlung eine Verbesserung 

der Schichthaftung gezeigt werden [236]. Eine zu lange Plasmabehandlung kann jedoch 

auch eine Verschlechterung der Schichthaftung herbeiführen, da Ätzprozesse auf der PEEK-

Oberfläche eine schlecht haftende Schicht von Partikeln bilden können [224].  

In diesem Kapitel wird die Schichthaftung von TiO2-Schichten mit 50 nm Dicke auf PEEK 

nach einem O2-Plasma unterschiedlicher Dauer und Leistung untersucht. Die Änderung der 

Konzentration an polaren Hydroxyl-Gruppen auf der PEEK-Oberfläche wurde über die 

Änderung der Hydrophilie anhand des Wasserkontaktwinkels bestimmt. Die Schichthaftung 

wurde durch Stirnabzugstests untersucht. Die Plasmabehandlung erfolgte mit einem 

indirektem O2-Plasma in der MyPlas-ALD-Anlage. Für die Plasmabehandlung wurden zwei 

Leistungen, 150 W und 300 W, gewählt sowie Behandlungsdauern im Bereich von 

1 bis 15 Minuten.  

Als PEEK-Substratmaterial wurde ein PEEK-Stab (Ketron® LSG PEEK, Mitsubishi Chemical 

Advanced Materials) mit 25 mm Durchmesser verwendet. Zur Untersuchung der 

Hydrophilität wurden ca. 5 mm dicke Proben zugesägt. Die Proben wurden einseitig mit SiC-

Schleifpapieren bis zu einer Körnung von # 4000 (Struers) geschliffen und danach auf 

Poliertüchern und unter Verwendung von Diamantsuspensionen von 3 µm Durchmesser 

(DiaPro 3 µm, Struers GmbH) poliert. Für die Schichthaftungsuntersuchung wurden 

Prüfkörper mit geeigneter Länge für den Einbau in die Zugprüfmaschine gedreht. Vor dem 

Beschichten wurden die Proben für jeweils 15 Minuten in Aceton, Isopropanol und DI-

Wasser ultraschallgereinigt. Danach erfolgte die Plasmabehandlung (Proben für die 

Hydrophiliemessung), bzw. Plasmabehandlung mit direkt anschließender Beschichtung mit 

50 nm TiO2 (Proben für die Stirnabzugstests). 

Der Wasserkontaktwinkel wurde mit einem OCA200 Kontaktwinkelmessgerät (DataPhysics 

Instruments GmbH, D-Filderstadt) gemessen. Dazu wurden für jede Messung mindestens 7 

Tropfen DI-Wasser mit einem Volumen von 5 µl abgesetzt.  
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Die Proben für die Stirnabzugsmessungen wurden in Anlehnung an die Norm ASTM F1147–

5 [237] aus jeweils einem unbeschichteten und einem beschichteten Prüfkörper hergestellt, 

deren Stirnflächen mit Zwei-Komponenten-Klebstoff DP490 (3M, St. Paul, USA) verklebt 

wurden. Die Dicke der Klebenaht wurde durch Auflegen von 4 Stück Kupferlitze mit 0,1 mm 

Durchmesser und ca. 3 mm Länge als Abstandshalter in die Klebeschicht zwischen den 

Prüfkörpern eingelegt. Überschüssiger Klebstoff wurde durch Beschweren der Proben mit 

einem Gewicht von ca. 200 g aus der Klebefläche herausgepresst und händisch entfernt. 

Nach Empfehlung des Herstellers wurde der Klebstoff bei Raumtemperatur für 24 Stunden 

getrocknet und danach für 2 Stunden bei 60 °C wärmebehandelt. Für jede Messung wurden 

5 Prüfkörper hergestellt. Die Stirnabzugsfestigkeit wurde an einer Zwick/Roell 

Universalprüfmaschine mit einem Kraftaufnehmer bis 20 kN Zugkraft und einer konstanten 

Prüfgeschwindigkeit von 1 mm/Minute durchgeführt. Der Kraftaufnehmer wurde nicht 

kalibriert. 

Die in diesem Kapitel vorgestellten Messungen wurden von Marvin Schmid im Rahmen 

seines Forschungspraktikums durchgeführt. 

6.1 Hydrophilie von plasmabehandeltem PEEK 
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Abbildung 6.1: Wasserkontaktwinkel auf der PEEK-Oberfläche nach O2-Plasmabehandlung bei 150 W bzw. 
300 W in Abhängigkeit von der Behandlungsdauer. Die Messungen wurden von Marvin Schmidt durchgeführt. 

Die Änderung der Hydrophilie einer unbeschichteten PEEK-Oberfläche nach verschiedenen 

Plasmabehandlungsdauern und -Leistungen ist in Abbildung 6.1 dargestellt. Erkennbar ist, 

dass bei beiden verwendeten Plasmaleistungen der Wasserkontaktwinkel auf der PEEK-

Oberfläche mit zunehmender Behandlungsdauer zunächst abnimmt, die Hydrophilität nimmt 

zu. Bei einer Plasmaleistung von 150 W ist im Bereich von etwa 6 Minuten 

Behandlungsdauer ein Minimum des Kontaktwinkels von ca. 34 ° erreicht. Bei 300 W 

Plasmaleistung ist das Minimum nach einer etwas längeren Behandlungsdauer von 

9 Minuten mit einem Kontaktwinkel von ca. 12 ° erreicht. Nach Erreichen des Minimums ist 

bei beiden Plasmaleistungen mit zunehmender Behandlungsdauer ein Anstieg des 

Kontaktwinkels erkennbar. Bei 150 W Plasmaleistung ist nach 10 Minuten mit einem 

Kontaktwinkel von ca. 70 ° eine hydrophobe Oberfläche erzeugt worden. 
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6.2 Haftfestigkeit von TiO2 auf plasmabehandeltem PEEK 
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Abbildung 6.2: Haftfestigkeit der TiO2-beschichteten PEEK-Prüfkörper nach einer O2-Plasmabehandlung bei 
150 W bzw. 300 W in Abhängigkeit von der Behandlungsdauer. Die Messungen wurden von Marvin Schmidt 
durchgeführt. 

Die Haftfestigkeit der TiO2-Beschichtung nach der Plasmabehandlung ist anhand der 

Ergebnisse der Stirnabzugstests in Abbildung 6.2 dargestellt. dargestellt. Insgesamt ist nur 

bei einer Behandlung mit 300 W und 9 Minuten Plasmadauer eine signifikante Verbesserung 

der Haftfestigkeit gegenüber der Referenz erkennbar.  

 

Abbildung 6.3: Haftfestigkeit der TiO2-Beschichtung in Abhängigkeit vom Wasserkontaktwinkel nach der 
Plasmabehandlung. 

Die Abhängigkeit der Zugfestigkeit vom gemessenen Wasserkontaktwinkel nach der 

Plasmabehandlung ist in Abbildung 6.3 dargestellt.  
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Bei allen Proben wurde die TiO2-Beschichtung durch den Klebstoff von der PEEK-Oberfläche 

getrennt. In Abbildung 6.4 ist eine repräsentative Aufnahme von zwei Stirnflächen nach 

durchgeführtem Stirnabzugstest dargestellt. 

 

Abbildung 6.4: Probenpaar nach durgeführtem Stirnabzugstest mit einem typischen Bruchbild. Die rechte Probe 
wurde vor dem Verkleben mit TiO2 beschichtet. Auf dem linken Prüfkörper ist die TiO2-Beschichtung als 
schimmernde Schicht auf dem schwarzen Klebstoff erkennbar. Maßstabbalken: ca. 10 mm. 

Ein Teil der verklebten Proben wies Einschlüsse in Form von Luftblasen auf. Durch die 

verringerte Fläche könnte die starke Schwankung der gemessenen Zugfestigkeiten bei 

einigen Behandlungsdauern erklärt werden. 

6.3 Diskussion 
Anhand der Wasserkontaktwinkelmessung ist erkennbar, dass bei gewissen 

Behandlungsdauern bei beiden verwendeten Plasmaleistungen eine hydrophilere Oberfläche 

erzeugt wird. Bei einer Plasmaleistung von 300 W konnte ein geringerer Kontaktwinkel als 

bei 150 W erreicht werden. Dies lässt den Schluss zu, dass durch die Plasmabehandlung mit 

300 W eine höhere Konzentration an polaren Oberflächengruppen erzeugt wurde. Zu lange 

Plasmabehandlungen haben jedoch bei beiden Plasmaleistungen zu einer Verschlechterung 

der Hydrophilität geführt. Hierbei könnte die Erzeugung von Partikeln auf der Oberfläche 

durch Ätzprozesse des Plasmas eine Rolle spielen [224]. 

Die Schichthaftung der mit 150 W plasmabehandelten Proben bewegt sich im Bereich der 

unbehandelten Referenzprobe (Abbildung 6.2). Bei einer Plasmaleistung von 300 W und 

9 Minuten Behandlungsdauer konnte eine signifikante Verbesserung der Schichthaftung 

erzielt werden, welche um den Faktor 1,7 höher lag. Die Ursache für die geringe Abweichung 

der Schichthaftung bei der unbehandelten Referenzprobe, verglichen zu den bei 150 W 

plasmabehandelten Proben, könnte in der verwendeten PEALD-Beschichtungsmethode 

liegen. Während des ALD-Beschichtungsvorgangs wird ein Plasma bei 150 W für 

3 Sekunden in jedem Zyklus gezündet. Dieses könnte bereits ausreichen, um bei der 

unbeschichteten Probe ausreichende Bindungsstellen auf der PEEK-Oberfläche zu 

erzeugen. Da die Schichthaftung bei den untersuchten Behandlungsdauern mit 150 W 

Plasmaleistung keine signifikante Änderung aufweist, scheinen die bei längeren 

Plasmabehandlungen erzeugten zusätzlichen polaren Bindungsstellen nicht zu einer 

verbesserten Chemisorption des verwendeten TTIP-Precursors beizutragen. Bei einer 

Plasmaleistung von 300 W und 9 Minuten Behandlungsdauer konnte eine hydrophilere 

Oberfläche erzeugt werden, und es wurde eine signifikant höhere Schichthaftung gemessen. 

Durch die höhere Plasmaleistung könnten durch Effekte wie das Aufspalten von 

Molekülketten weitere hydrophile Sauerstoffgruppen in die Oberfläche eingebracht worden 

sein [238]. Bei 15 Minuten Behandlungsdauer und 300 W Plasmaleistung könnten Ätzeffekte 
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die Schichthaftung negativ beeinflusst haben, da der Wasserkontaktwinkel mit zunehmender 

Behandlungsdauer bereits wieder zugenommen hat, und keine verbesserte Schichthaftung 

bei dieser Behandlungsdauer gemessen werden konnte. Die Schichthaftung scheint sich 

somit erst ab einer gewissen Hydrophilie signifikant zu verbessern, was anhand der 

Darstellung der Schichthaftung der TiO2-Schicht in Abhängigkeit vom gemessenen 

Wasserkontaktwinkel (Abbildung 6.3) erkennbar ist. Zusammenfassend lässt sich sagen, 

dass mithilfe des PEALD-Verfahrens bereits sehr gut haftende Schichten auch ohne 

vorherige Plasmabehandlung auf PEEK abgeschieden werden können. Bei anderen 

Beschichtungsverfahren sind solche sehr gut haftenden Schichten ohne eine 

Plasmabehandlung, oder andere chemische Vorbehandlungen nicht realisierbar [236]. 

Mithilfe der Plasmabehandlung bei 300 W konnte mit dem hier verwendeten PEALD-

Beschichtungsverfahren eine Verbesserung der Schichthaftung um den Faktor 1,7 

gegenüber der unbehandelten PEEK-Oberfläche erzielt werden. Eine genaue Aussage über 

die absolute Haftfestigkeit lässt sich mit den in diesem Kapitel durchgeführten Messungen 

nicht treffen, da ein nicht kalibrierter Kraftaufnehmer verwendet wurde. Bei den in Kapitel 5.4 

durchgeführten Schichthaftungstests wurde vor dem Beschichten eine Plasmabehandlung 

über eine Dauer von 5 Minuten bei 150 W durchgeführt. Dort wurde eine Haftfestigkeit von 

19,2 ± 2,3 MPa ermittelt. In diesem Kapitel wurde bei derselben Plasmadauer und -Leistung 

eine Haftfestigkeit von 7,0 ± 0,9 MPa ermittelt. Eine Ursache für diese starke Abweichung 

der beiden gemessenen Haftfestigkeiten könnte die Verwendung einer nicht kalibrierten 

Kraftaufnehmer sein, welcher für die Messung der Haftfestigkeiten in diesem Kapitel 

verwendet wurde. Setzt man beide Haftfestigkeiten zueinander ins Verhältnis, so erhält man 

einen Unterschied um den Faktor 2,7. Nimmt man diesen Faktor als Kalibrierfaktor für den 

unkalibrierten Kraftaufnehmer an, so erhält man für die höchste gemessene Haftfestigkeit bei 

15 Minuten und 300 W Plasmaleistung (15,5 ± 0,8 MPa) mit 42 MPa einen Wert deutlich 

über dem von der FDA vorgeschriebenen Wert von 22 MPa. Mit der in diesem Kapitel 

vorgestellten optimierten Plasmabehandlung könnte somit eine ausreichend hohe 

Schichthaftung für die Beschichtung orthopädischer Implantate ermöglicht werden.  
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7. In-vitro Biokompatibilität und Osteogenese von TiO2 auf 

PEEK 
Sowohl die Biokompatibilität als auch das Vermögen der Zellen zur Knochenbildung 

(Osteogenese) der TiO2-Beschichtung auf PEEK wurde mittels Zelltests untersucht. Die 

Experimente wurden bei der Firma BiomedCenter Innovation (Bayreuth, Deutschland) in 

Auftrag gegeben. Als Zelllinie wurden mesenchymale ST-2 Stammzellen verwendet. Diese 

Stammzellenart kann sowohl Osteoblasten für das Knochenwachstum als auch 

Bindegewebe-bildende Zellen ausbilden [239]. Als Substratmaterialien zur Untersuchung der 

TiO2-Beschichtung auf PEEK wurden PEEK-Ronden mit 15 mm Durchmesser und ca. 5 mm 

Dicke verwendet. Die Proben wurden von Orthobion sandgestrahlt und entstammen 

derselben Charge wie die in Kapitel 5 verwendeten PEEK-Proben. Die Reinigung erfolgte in 

Aceton, Isopropanol und DI-Wasser für jeweils 15 Minuten im Ultraschallbad. Vor dem 

Beschichtungsvorgang der ca. 50 nm dicken TiO2-Schicht wurden die Proben in der 

Beschichtungsanlage für 5 Minuten bei 20 sccm Sauerstoffzufuhr und 150 W Leistung 

plasmavorbehandelt. Die Beschichtung erfolgte mit dem in Abbildung 4.11 dargestellten 

Prozess. Nach dem Versand der Proben in das Untersuchungslabor wurden die Proben 

nochmals mit DI-Wasser gereinigt und für 2 Stunden bei 121 °C dampfsterilisiert. Die 

Biokompatibilität wurde über die Anzahl an angewachsenen Zellen und deren Vitalität nach 

48 Stunden bestimmt. Die Osteogenese wurde durch Differenzierung der angewachsenen 

Zellen mit BMP-2 und Kultivierung über eine Dauer von 28 Tagen untersucht. Als 

Referenzprobe wurde biphasisches Calciumphosphat (BCP) verwendet, welches ein 

hochgradig biokompatibles und osteokonduktives Material ist [216] und zu 40 % aus ß-

Tricalciumphosphat und zu 60 % aus Hydroxyapatit besteht. 

 

7.1 Untersuchung der Biokompatibilität 
Nach eine Kultivierungsdauer von 48 Stunden wurde die Gesamtmenge der DNA von Zellen, 

die an der Oberfläche haften und nicht durch Waschschritte entfernt wurden, zur 

Bestimmung der Zellanzahl herangezogen. 

 

Abbildung 7.1: Biokompatibilitätstests nach 48 Stunden Kultivierungsdauer. Anzahl der an der Oberfläche 
anhaftenden Zellen, dargestellt durch die DNA-Konzentration nach Lyse (a), Zellaktivität bestimmt durch 
Reduktion WST-1 (b) und Resazurin (Resorufin-Fluoreszenz) (c). RFU, relative Fluoreszenzeinheiten. Die 
Messungen wurden unter der Leitung von Daniel Seitz durchgeführt. Mit freundlicher Genehmigung entnommen 
aus [220]. © 2021 American Chemical Society. 

Anhand von Abbildung 7.1 (a) ist erkennbar, dass die DNA-Menge, die aus dem TiO2-

beschichteten PEEK und der Referenzprobe BCP gewonnen wurde, innerhalb der 

Fehlerspanne ungefähr gleich ist, mit einer etwas größeren Abweichung auf dem TiO2-
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beschichteten PEEK. Die Vitalität der angehefteten Zellen, bestimmt durch WST und 

Resazurin nach 48 Stunden, ist in Abbildung 7.1 (b, c) für TiO2-beschichtetes PEEK und 

BCP dargestellt. Sowohl aus der Anzahl der angehafteten Zellen, als auch deren Vitalität, 

geht hervor, dass das TiO2-beschichtete PEEK vollständig biokompatibel ist und das 

Zellwachstum und die Zellaktivität im Vergleich zu BCP gleich gut unterstützt werden.  

 

 

Abbildung 7.2: REM-Aufnahmen von TiO2-beschichtetem PEEK (a) und BCP-Referenz (b) nach 48 Stunden 
Kultivierungsdauer mit 105 Zellen/Probe. Eine homogene Zell-Matrix-Schicht ist auf beiden Oberflächen deutlich 
erkennbar. Die Aufnahmen wurden unter der Leitung von Daniel Seitz erstellt. Mit freundlicher Genehmigung 
entnommen aus [220]. © 2021 American Chemical Society. 

Darüber hinaus wurde nach 48 Stunden Kultivierung die Zellmorphologie mittels REM 

untersucht (Abbildung 7.2 a,b). Die Zellen weisen eine flache, ausgebreitete Morphologie 

auf, was auf eine sehr gute Biokompatibilität beider Materialien hinweist. Auf der TiO2-

beschichteten PEEK-Probe sind Risse auf Oberfläche erkennbar, welche durch die 

überkritische Trocknung während der Probenpräparation nach der Kultivierung entstanden 

sein könnten. 

 

7.2 Untersuchung der Osteokonduktivität 
ST-2 Stammzellen wurden über eine Dauer von 28 Tagen in osteogenem 

Differenzierungsmedium kultiviert. Nach der Kultivierung wurden die Oberflächen auf deren 

Osteokonduktivität hin untersucht.  
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Abbildung 7.3: Matrixanalyse von TiO2-beschichtetem PEEK (obere Reihe) und BCP-Referenz (untere Reihe) 
nach 28 Tagen Inkubation von ST-2 Zellen unter osteogener Differenzierung. Die REM-Analyse zeigt 
Matrixcluster (a, b), die durch die Sirius-Rot-Färbung (c, d) als kollagenhaltig bestätigt werden, und eine 
Mineralisierungsfärbung mit Alizarinrot (e, f). Die Skalenbalken sind 100 µm lang. Die Aufnahmen wurden unter 
der Leitung von Daniel Seitz erstellt. Mit freundlicher Genehmigung entnommen aus [220]. © 2021 American 

Chemical Society. 

Die Kollagenbildung in der extrazellulären Matrix und die Mineralisierung wurden durch 

Sirius-Rot- bzw. Alizarin-Rot-Färbung beurteilt. Die Morphologie wurde anhand von REM-

Bildern bestimmt, die eine vollständig geschlossene Schicht der Zellmatrix auf TiO2-

beschichtetem PEEK (Abbildung 7.3 a) und auf BCP (Abbildung 7.3 b) mit inselartigen 

Aggregaten und runden Zellen auf beiden Oberflächen zeigen. In den lichtmikroskopischen 

Aufnahmen der mit Siriusrot gefärbten ST-2-Zellen auf TiO2-beschichtetem PEEK und BCP 

(Abbildung 7.3 c, d) ist das Kollagen durch rote Bereiche erkennbar, die kleine 

Kollagencluster als die Hauptstrukturkomponente der extrazellulären Matrix sowohl auf TiO2-

beschichtetem PEEK als auch auf BCP zeigen.  
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Abbildung 7.4: Histomorphometrische Analyse von Alizarinrot- und Siriusrot-gefärbten Bereichen, gewonnen aus 

10 unabhängigen Analyse-Rechtecken von jeweils ca. 1,3 × 1 mm2. Die Balken geben den prozentualen Anteil 

der gefärbten Fläche an, gemessen als schwarze Pixel nach Schwellenwertbildung gegen Blanks. Die 
Messungen wurden unter der Leitung von Daniel Seitz durchgeführt. Mit freundlicher Genehmigung entnommen 
aus [220]. © 2021 American Chemical Society. 

Die histomorphometrische Auswertung des Sirius-Rot-Färbungstests für den Nachweis von 

Kollagen ist in Abbildung 7.4 dargestellt. Auf der TiO2-beschichteten PEEK-Probe wurde im 

Vergleich zu BCP etwas weniger Kollagen gefunden. Mit der Alizarinrot-Färbung wurde die 

Bildung von Calciumphosphatmineralen in den Proben nach 28 Tagen Kultivierung ermittelt. 

Sowohl auf TiO2-beschichtetem PEEK (Abbildung 7.3 e) als auch auf BCP (Abbildung 7.3 f) 

bilden sich fleckige Aggregate. Die quantitative Bestimmung der von dem gefärbten Farbstoff 

bedeckten Fläche zeigt, dass die Menge der mineralisierten Matrix auf TiO2-beschichtetem 

PEEK im Durchschnitt etwa 20 % höher ist als auf BCP (Abbildung 7.4). Die Alizarin-Rot-

Färbung auf TiO2-beschichtetem PEEK war signifikant höher als auf der Referenz (p < 0,05, 

Wilcoxon-Vorzeichen-Rang-Test). 

 

 

Abbildung 7.5: Osteocalcin-Färbung mit spezifischem Antikörper und blau gefärbtem Detektionssystem für TiO2-
beschichtetes PEEK (a) und BCP-Referenz (b); erkennbar an dunkleren blauen Bereichen in der Mitte der Bilder. 
Die Länge der Skalenbalken beträgt 500 µm. Die Aufnahmen wurden unter der Leitung von Daniel Seitz erstellt. 
Mit freundlicher Genehmigung entnommen aus [220]. © 2021 American Chemical Society. 

Das Vorhandensein von Osteocalcin in den mineralisierten Bereichen wurde durch eine 

immunhistochemische Färbung bestätigt, wie in Abbildung 7.5 (a) für TiO2-beschichtetes 
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PEEK und in Abbildung 7.5 (b) für die Referenz dargestellt. Als Detektionssystem für den 

Nachweis von Osteocalcin wurde Antiosteocalcin Antikörper und Ziege-Anti-Kaninchen 

Sekundärantikörper verwendet. Die Verteilung von Osteocalcin auf TiO2-beschichtetem 

PEEK ist mit der von BCP vergleichbar. Beide Proben zeigen clusterartige Strukturen, die in 

Größe und Form mit den inselartigen Aggregaten in Abbildung 7.3 (a, b) übereinstimmen. 

Zusammenfassend lässt sich sagen, dass eine mäßige Kollagenmatrix in Verbindung mit der 

Anlagerung von Knochenproteinen und der Mineralbildung zu beobachten war, was eine 

sehr gute Osteokonduktivität der TiO2-beschichteten PEEK-Proben darstellt, vergleichbar mit 

einer Oberfläche aus natürlichem Knochenmineral. 

7.3 Diskussion 
Die Biokompatibilität wurde durch die Vermehrung von ST-2-Zellen während einer 48-

stündigen Proliferationsphase bestimmt. Die Anzahl der Zellen auf dem TiO2-beschichteten 

PEEK war mit der auf der BCP-Oberfläche vergleichbar (Abbildung 7.1). Tests mit dem 

Fluoreszenzfarbstoff Resazurin und dem WST als Methode zur Bestimmung der Zellvitalität 

[211–215] zeigen vergleichbare Ergebnisse auf TiO2-beschichtetem PEEK und BCP. Die 

Tatsache, dass die Zellen mit einer flachen, ausgebreiteten Morphologie sehr dicht an dem 

Material anliegen (Abbildung 7.2 a), deutet auf eine starke Interaktion der fokalen 

Adhäsionskomplexe mit der Oberfläche hin. Dies ist im Allgemeinen auf die Adhäsion von 

Proteinen an Oberflächenladungen oder polaren Gruppen zurückzuführen [44]. Im 

Gegensatz zu reinem PEEK ist die Biokompatibilität von PEEK mit der TiO2-Beschichtung 

daher vergleichbar mit BCP, einem hochgradig biokompatiblen und osteokonduktiven 

Material [216]. Zur Untersuchung der osteogenen Eigenschaften wurden die Zellen danach 

weiter kultiviert. Die Matrixbildung wurde nach einer Kultivierungsdauer von 28 Tagen 

untersucht, einer typischen Zeitspanne, nach der die Bildung von Osteocalcin, einem späten 

Biomarker [240], nachgewiesen und zur Bewertung einer erfolgreichen osteogenen 

Differenzierung verwendet werden kann. Die Auswirkungen der physiologischen 

Umgebungsbedingungen auf die Beschichtung konnte nach 28 Tagen ebenfalls untersucht 

werden. Kollagen I als einer der frühesten bekannten Biomarker der osteogenen 

Differenzierung von Osteoblastenvorläuferzellen wurde durch Siriusrot-Färbung [241] 

nachgewiesen (Abbildung 7.3 c, d). Kollagen I ist der Hauptbestandteil der Knochenmatrix 

und markiert den Beginn der Matrixbildung [242]. Die Mineralisierung der extrazellulären 

Matrix gilt als der stärkste Indikator für die Osteoblastendifferenzierung und Osteogenese 

[243]. Dies wurde durch REM-Aufnahmen und Alizarinrot-Färbung unter dem Lichtmikroskop 

verifiziert, und es wurde eine vollständig bedeckte Schicht mineralisierter Matrix auf dem 

TiO2-beschichteten PEEK gefunden (Abbildung 7.3 a, b, e, f). Für den Nachweis von 

Osteocalcin wurde aufgrund der Autofluoreszenz von PEEK [244] statt der üblicherweise 

verwendeten Immunofluoreszenzfärbung eine immunhistochemische Färbung der Proben 

durchgeführt. Die Produktion einer mineralisierten Matrix durch Osteoblasten wurde auch 

durch den Nachweis von Osteocalcin bestätigt (Abbildung 7.5), einem wichtigen Bestandteil 

der Knochenmatrix. Osteocalcin ist ein Biomarker, der von Zellen in der osteoblastischen 

Differenzierung exprimiert wird, und ein häufig verwendeter Biomarker für die Osteogenese 

ist [241]. Die Tatsache, dass die mäßige Kollagenbildung mit der Anlagerung von 

Osteocalcin und der Mineralisierung im in-vitro-Modell zusammenfiel, ist ein starker Indikator 

dafür, dass das Material die In-situ-Mineralisierung und Knochenbildung auf der Oberfläche 

in vivo unterstützt [101]. Der TiO2-Beschichtung auf PEEK können somit hervorragende 

osteokonduktive Eigenschaften zugesprochen werden. 
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8. Untersuchung der antibakteriellen Eigenschaften von 

TiO2 ALD-Schichten 
Bakterielle Infektionen auf Implantatoberflächen können im schlimmsten Fall zu einem 

Verlust und einem Austausch des Implantats führen, mit starken Belastungen des Patienten 

durch zusätzliche Operationen. Ungefähr 6-23 % aller Infektionen bei orthopädischen 

Implantaten werden durch gramnegative Bakterien verursacht, mit E. coli dem am häufigsten 

isolierten Bakterienstamm in diesen Fällen [245]. Die bei der Implantation eingebrachten 

Bakterien können sich auf der Implantatoberfläche vermehren und dort einen Biofilm bilden. 

Dieses Risiko kann verringert werden, indem Biomaterialien verwendet werden, welche einer 

Anhaftung von Bakterien entgegenwirken, dessen Vermehrung hemmen, oder sie in den 

umliegenden Bereichen abtöten. Die Vermehrung und Anhaftung von Bakterien kann etwa 

durch Veränderung verschiedener Oberflächeneigenschaften wie Porosität, Rauheit, 

Hydrophobie, Hydrophilie, oder Verwendung bestimmter funktioneller Gruppen kontrolliert 

werden [246].  

In diesem Kapitel werden die antibakteriellen Eigenschaften von TiO2-Schichten 

verschiedener Dicke auf Titan-Folien mittels in-vitro-Besiedelungsversuchen untersucht. Als 

Bakterienstamm wurden E. coli-Bakterien gewählt. Die Änderung der 

Oberflächeneigenschaften durch die TiO2-Schichten wurden mittels AFM und 

Kontaktwinkelmessungen untersucht.  

Als Substrate wurden Ti-Folien (99 % Reinheit, 0,25 mm Dicke, Alfa-Aesar) auf 1 × 1 cm2 

große Stücke zugeschnitten. Die Folien wurden mit TiO2 im ALD-Verfahren beschichtet. Im 

thermischen ALD-Verfahren wurden 5 nm TiO2 abgeschieden (120 °C Substrattemperatur, 

250 Zyklen, Oxford FlexAL ALD am Institut für Mikrosystemtechnik, HFU Furtwangen). Im 

PEALD-Verfahren wurden 5 nm und 110 nm TiO2 (100 °C Substrattemperatur, 150, bzw. 

2250 Zyklen, MyPlas-ALD, Prozess in Abbildung 4.11 dargestellt) abgeschieden. Vor dem 

Beschichten wurden die Substrate jeweils für 15 Minuten in Aceton, Isopropanol, und DI-

Wasser ultraschallgereinigt. 

8.1 Besiedelungsversuche mit E. coli-Bakterien 
Die Untersuchung der antibakteriellen Eigenschaften wurde von Lars Kaiser (HFU, 

Arbeitsgruppe Prof. Deigner) durchgeführt. Diese wurden in zwei Versuchsreihen mit jeweils 

3 Proben pro Beschichtungsart untersucht. Die Menge der auf den Ti-Folien angesiedelten 

Bakterienkolonien wurde nach 24 Stunden Inkubation bestimmt. Vor der Besiedelung mit 

Bakterien wurden die Proben mit Isopropanol im Ultraschallbad für 15 Minuten gereinigt und 

danach mit UV-Licht für 30 Minuten sterilisiert.  

Es wurden jeweils 3x106 KBE E. coli-Bakterien in 3 ml Nährmedium (LB-Medium, Sigma-

Aldrich) auf eine Ti-Folie gegeben und 24 h bei 37 °C und einer Drehzahl von 130 1/min 

inkubiert (Infors HT Minitron, Infors). Anschließend wurden die Substrate zwei Mal mit 10 ml 

Phosphat-Puffer (12 mM HPO4
2-/H2PO4

- , 137 mM NaCl, 2,7 mM KCl, pH 7.4, Sigma-Aldrich) 

gewaschen, um freischwebende Bakterien zu entfernen. Die Bakterien wurden anschließend 

in 3 ml Phosphat-Puffer für 10 Minuten in einem Ultraschallbad vom Substrat abgelöst. Von 

diesen 3 ml wurden jeweils 10 µl einer 1:1000 Verdünnung in Triplikaten auf LB-Agarplatten 

aufgetragen und nach Lagerung über eine Dauer von 14 h bei 37 °C die Kolonien 

ausgezählt. 
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Abbildung 8.1: Nachgewiesene Anzahl an E. coli-Bakterien nach 24 Stunden Inkubation auf unbeschichteter Ti-
Folie (Referenz) und mit TiO2 beschichteten Ti-Folien (5 nm und 110 nm Schichtdicke), abgeschieden im 
thermischen-, oder PEALD-Verfahren. Die Messungen wurden unter der Leitung von Lars Kaiser durchgeführt. 

Die in-vitro-Bakterienergebnisse zeigen, dass die TiO2-beschichteten Proben die Adhäsion 

und das Wachstum von E. coli hemmen. In beiden durchgeführten Versuchsreihen ist eine 

verminderte Anzahl an KBE der E. coli-Bakterien auf den TiO2-beschichteten Oberflächen im 

Vergleich zur Referenz sichtbar (Abbildung 8.1). Die Zahl an Bakterien auf den 

beschichteten Proben ist in etwa um den Faktor 2 gegenüber der Referenz reduziert.  

8.2 Morphologie der TiO2-Beschichtung auf Ti-Folien 
Der Einfluss der TiO2-Beschichtung auf die Morphologie der Ti-Folien wurde mit AFM und 

REM untersucht. Die Morphologie der unbeschichteten Ti-Folie weist Bereiche auf, welche 

eine glatte Struktur besitzen, sowie Bereiche mit rauen, rissförmigen, sowie sehr unebenen 

Strukturen (Abbildung 8.2). Die Rauheit der unbeschichteten Ti-Folie wurde mit einem 

Profilometer (Tencor Alphastep 500, Spitzenradius 250 µm) bestimmt. Aus 10 Profilen mit 

einer Länge von 200 µm wurde eine mittlere Rauheit von 83 ± 17 nm (Rq) ermittelt. 

 

Abbildung 8.2: REM-Übersichtsaufnahme der unbeschichteten Ti-Folie. 

Anhand der REM-Aufnahmen bei höherer Vergrößerung der Referenzfolie (Abbildung 8.3, 

a), sowie den TiO2-beschichteten Folien (Abbildung 8.3, b-d), ist erkennbar, dass 

insbesondere durch die TiO2 ALD-Schichten mit 5 nm Schichtdicke keine morphologischen 
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Veränderungen der Oberfläche erkennbar sind. Durch die 110 nm dicke TiO2-Schicht 

(Abbildung 8.3, d) erscheinen die Kanten der grabenartigen Strukturen verglichen zur 

Referenz leicht abgerundet.  

 

Abbildung 8.3: REM-Aufnahmen der unbeschichteten Ti-Folie (a), sowie der mit 5 nm mit thermischer ALD (b), 

5 nm mit PEALD (c), und 110 nm mit PEALD (c) beschichteten Ti-Folien. 

Für die AFM-Messungen auf den Proben wurden Bereiche mit einer möglichst geringen 

Rauheit gewählt, sodass der Einfluss der Beschichtung auf die Morphologie der Oberfläche 

möglichst gut erkennbar ist. Für den verwendeten Cantilever wurde ein Spitzenradius < 7 nm 

angegeben (160AC-NA, MikroMasch).  
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Abbildung 8.4: AFM-Aufnahmen von unbeschichteter Ti-Folie (Referenz) und TiO2-beschichteten Ti-Folien in 
zweidimensionaler (a) und dreidimensionaler Darstellung (b). 

Anhand der AFM-Aufnahmen in Abbildung 8.4 ist erkennbar, dass die unbeschichtete Ti-

Folie (Referenz) eine sehr raue und unregelmäßige Struktur aufweist, mit 

Höhenunterschieden im Bereich von 50 nm auf den gewählten Scanbereichen von 

1 × 1 µm2. Die mittlere quadratische Flächenrauheit aller untersuchten Proben bewegt sich 

im Bereich von 5 bis 10 nm (Sq). Es ist keine Korrelation zwischen der abgeschiedenen TiO2-

Schichtdicke und einer Änderung der Rauheit erkennbar. 

8.3 Benetzungseigenschaften 
Die mit PEALD beschichteten Ti-Folien wurden mittels Kontaktwinkelmessungen auf deren 

Benetzungseigenschaften untersucht. DI-Wasser, Ethylenglycol und Diiodmethan wurden als 

Testflüssigkeiten verwendet. Die Owens-Wendt Methode wurde zur Bestimmung der freien 

Oberflächenenergie (γS) verwendet, bestehend aus deren polarem (γS
P) und dispersem 

Anteil (γS
D). 

Tabelle 8.1: Benetzbarkeit und freie Oberflächenenergie von unbeschichteter Ti-Folie (Referenz) und TiO2-

beschichteten Ti-Folien. 

 
Benetzbarkeit 

Freie Oberflächenenergie 
(mN/m) 

 Wasserkontakt- 
Winkel (°) γS

P γS
D γS 

Ti Referenz 47,2 ± 2,9 19,3 32,6 51,9 

Ti + 5 nm thermisch 65,2± 2,7 11,9 29,1 41,0 

Ti + 5 nm PEALD 84,0 ± 1,6 3,8 28,8 32,6 

Ti + 110 nm PEALD 76,2 ± 4,1 4,4 36,8 41,2 

 

Unabhängig von der Schichtdicke und dem verwendeten ALD-Verfahren hat sich der 

Wasserkontaktwinkel gegenüber der unbeschichteten Ti-Folie erhöht. Aus den in Tabelle 8.1 

aufgeführten freien Oberflächenenergien ist erkennbar, dass außerdem der polare Anteil, 

sowie die Gesamtenergie bei allen beschichteten Proben geringer ist gegenüber der 

Referenz.  

8.4 Diskussion 
Durch die Beschichtung der Ti-Folien mit TiO2 konnte in zwei Versuchsreihen mit E. coli-

Bakterien gezeigt werden, dass eine Verringerung der Anhaftung von Bakterien gegenüber 
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unbeschichtetem Titan erreicht wurde. Die Haftung der Bakterien kann über Faktoren wie die 

Oberflächenenergie, sowie der Rauheit im Nano- und Mikrometerbereich beeinflusst werden 

[65]. Allgemein wird davon ausgegangen, dass mit zunehmender Rauheit der Oberfläche die 

Haftung von Bakterien zunimmt. Einerseits kann dies durch die Zunahme der effektiven 

Oberfläche begründet werden, auf der die Bakterien anhaften können. Anderseits gibt es 

Annahmen, dass Bakterien auf Mikro- und Makrometer-rauen Strukturen geschützt sind von 

Abrieb durch Scherkräfte [247]. Aufgrund der, im Vergleich zur Rauheit der verwendeten Ti-

Folien, geringen TiO2-Schichtdicken, sind in den REM-Aufnahmen nur bei der 110 nm 

Schichtdicke leichte Veränderungen der Oberflächenstruktur erkennbar (Abbildung 8.3). Die 

Nanotopographie kann einen entscheidenden Einfluss auf die Menge an Kontaktstellen für 

Bakterien haben [248]. Anhand der AFM-Bilder sind jedoch keine Änderungen der 

Morphologie durch die TiO2-Schichten erkennbar (Abbildung 8.4). Auch für die über den 

gesamten Aufnahmebereich ermittelte Flächenrauheit (Sq) war kein Zusammenhang mit der 

antibakteriellen Eigenschaft der Beschichtung und einer Rauheitsänderung im 

Nanometerbereich erkennbar.  

Die Benetzbarkeit der Oberfläche und die damit verbundene Oberflächenenergie sind 

weitere bedeutende Faktoren, welche die Anhaftung von Bakterien an die Oberfläche 

beeinflussen [65, 66]. Anhand der in Tabelle 8.1 aufgeführten Kontaktwinkelmessungen mit 

DI-Wasser ist erkennbar, dass durch die TiO2-Beschichtung die Hydrophilität der Oberfläche 

gegenüber der unbeschichteten Ti-Folie abgenommen hat und die freie Oberflächenenergie 

auf den beschichteten Ti-Folien gegenüber der Referenz geringer war. Diese veränderten 

Eigenschaften der Oberflächenchemie durch die TiO2-Beschichtung könnten somit zu einer 

antibakteriellen Wirkung geführt haben. Zwischen den verwendeten ALD-Verfahren und den 

untersuchten Schichtdicken konnte keine signifikante Änderung der antibakteriellen Wirkung 

der TiO2-Schichten gegenüber E. coli-Bakterien festgestellt werden. Aus Publikationen und 

klinischen Studien geht hervor, dass PEEK schlechte antibakterielle Eigenschaften besitzt. 

Als Implantatmaterial besitzt es keine ausreichende schützende Wirkung vor Bakterienbefall, 

da sich auf dessen Oberfläche Bakterien sehr gut vermehren können [249, 250]. Es konnte 

auch nachgewiesen werden, dass die antibakteriellen Eigenschaften von PEEK schlechter 

sind als die von Titan [251]. Die antibakterielle Wirkung der TiO2-Beschichtung auf PEEK 

könnte somit mindestens ebenso gut ausfallen wie auf den in diesem Experiment 

untersuchten mit ALD beschichteten Ti-Folien. 
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9. Biomimetische Abscheidung von Calciumphosphat 

Calciumphosphate weisen in Ihrer chemischen Zusammensetzung Ähnlichkeit mit dem 

Knochenmineral auf und sind eine der am meisten untersuchten Biokeramiken [4]. Ihnen 

werden sehr gute biokompatible Eigenschaften zugeschrieben, und sie können über 

verschiedene Verfahren als Beschichtung aufgebracht werden (vgl. Kapitel 2.2.2.2). In 

diesem Kapitel wird ein Verfahren untersucht, solche Beschichtungen über einen 

biomimetischen Ansatz abzuscheiden, indem der natürliche Biomineralisierungsprozess zur 

Knochenbildung im Körper imitiert wird [252]. Unter physiologischen Bedingungen werden 

die Proben in eine dem Blutplasma in der Ionenkonzentration ähnelnden Lösung (simulierte 

Körperflüssigkeit, engl. simulating body fluid, SBF) eingetaucht [253, 254]. Das Ausfällen von 

Calcium und Phosphat aus der Lösung und die Bindung an funktionelle Gruppen auf der 

Substratoberfläche ermöglicht das Wachstum einer Calciumphosphat-Schicht auf der 

Oberfläche. Die kristallinen Phasen des Titanoxids, Anatas und Rutil, haben eine gute 

Fähigkeit, die Bildung von Calciumphosphat auf der Oberfläche zu induzieren, die amorphe 

Phase hingegen nicht [255, 256]. Die in dieser Arbeit mit PEALD abgeschiedenen TiO2-

Schichten sind amorph (Siehe Kapitel 4.7 und Kapitel 5). Die Umwandlung von einer 

amorphen TiO2 Phase in eine kristalline Phase ist typischerweise durch Kalzinierung oder 

Tempern bei Temperaturen ab 350 °C möglich [257]. Bei der Verwendung von 

temperaturempfindlichen Implantatmaterialien wie PEEK ist diese Methode jedoch nicht 

geeignet. Eine andere Methode ist die hydrothermische Behandlung bei vergleichsweise 

niedrigen Temperaturen in einer Wasserdampfatmosphäre [258, 259].  

Ca. 5 mm dicke PEEK-Ronden wurden von einem Rundstab mit 25 mm Durchmesser 

(Invibio) zugesägt. Die Proben wurden einseitig mit SiC-Schleifpapieren bis zu einer Körnung 

von # 4000 (Struers) geschliffen und danach auf Poliertüchern und unter Verwendung von 

Diamantsuspensionen von 3 µm Durchmesser (DiaPro 3 µm, Struers GmbH) poliert. Danach 

wurde eine Ultraschallreinigung in Aceton, Isopropanol und DI-Wasser durchgeführt. TiO2-

Schichten mit einer Dicke von 50 nm wurden mit PEALD bei einer Substrattemperatur von 

100 °C abgeschieden. Die hydrothermische Behandlung erfolgte, indem die Proben in einen 

selbstgebauten druckdichten Edelstahlbehälter mit 5 ml DI-Wasser gelegt und für 24 

Stunden auf 120 °C erhitzt wurden. Die Kristallinität der TiO2 ALD-Schichten nach 

hydrothermischer Behandlung wurde mit TEM auf Kohle-Loch-Filmen, sowie auf PEEK 

mittels AFM und XRD untersucht. Das Wachstum von Calciumphosphat wurde anschließend 

untersucht, indem die Proben für 19 Tage bei 37 °C in Hanks' gepufferte Salzlösung (engl. 

Hanks' Balanced Salt Solution, HBSS, Carl-Roth) eingetaucht wurden, wobei das Medium 

alle drei Tage ausgetauscht wurde. Die Zusammensetzung des verwendeten HBSS ist in 

Tabelle 9.1 aufgeführt. Nach dem Eintauchen wurden die Proben eine Minute lang in DI-

Wasser mit Ultraschall gereinigt. Die Oberflächeneigenschaften, die 

Schichtzusammensetzung, sowie die Kristallinität der Schichten wurden mittels REM, EDX 

und XRD untersucht. Für die Untersuchung im REM wurde eine PEEK-Probe nur halbseitig 

mit TiO2 beschichtet, indem die Probe mit einem PI-Klebeband maskiert wurde. Vor der 

Untersuchung im REM wurden die Proben mit einer ca. 5 nm dicken Au-Pd-Schicht 

besputtert. Die XRD-Messungen wurden am Zentrum LISA+ von Markus Turad durchgeführt. 
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Tabelle 9.1: Ionenkonzentration von menschlichem Blutplasma und HBSS [254], sowie dem verwendeten HBSS 

(Carl Roth), in mM. 

Element Blutplasma HBSS 
HBSS 

(Carl Roth) 

Na+ 142,0 142,10 141,1 

K+ 5,0 5,33 5,8 

Ca2
+ 2,5 1,26 1,3 

Cl- 103,0 146,80 144,8 

HCO3
- 27,0 4,20 4,2 

HPO4
2- 1,0 0,78 0,4 

SO4
2- 0,5 0,41 0,8 

pH 7,4 6,7-6,9 7,0-7,4 

 

9.1 Untersuchung der TiO2-Schichten nach hydrothermischer 

Behandlung 
Auf der in Abbildung 9.1 dargestellten AFM-Aufnahme der TiO2-Schicht auf PEEK ist eine 

körnige Struktur erkennbar, dessen Rauheit 6,80 nm (Sq) beträgt. Der mittlere Durchmesser 

der Körner beträgt 67 ± 21 nm. Ohne eine hydrothermische Behandlung wurden sehr glatte 

Beschichtungen, ohne eine erkennbare Kornstruktur, mit einer Rauheit von lediglich 2,67 nm 

(Sq) gemessen (vgl. Kapitel 5.1).  

 

Abbildung 9.1: AFM-Aufnahme von TiO2-beschichtetem PEEK nach 24 Stunden hydrothermischer Behandlung 
bei 120 °C. 

Auf den TEM-Aufnahmen in Abbildung 9.2 (a, b) ist ebenfalls eine körnige Struktur 

erkennbar, welche aufgrund der ungleichmäßigen Streuung an den einzelnen Kornstrukturen 

auf einzelne Kristallite mit unterschiedlichen Orientierungen hindeutet. Die Größe der 

Kristallite bewegt sich im Bereich der in der AFM-Aufnahme ermittelten Kornstruktur. Anhand 

des Beugungsbildes in Abbildung 9.2 (c) sind kristalline Phasen von TiO2-erkennbar, welche 

der anatasen Phase zugeordnet werden können [260]. Insbesondere ist die (101) 

Orientierung der anatasen Phase erkennbar. Anhand des XRD-Diffraktogramms in 

Abbildung 9.3 ist nach der hydrothermischen Behandlung eine leicht erhöhte Intensität bei 

26 ° erkennbar, welche der anatasen Phase in der (101) Orientierung zugeordnet werden 

kann [130]. Aus der Scherrer-Gleichung (Gleichung 3.11) und der Abschätzung der 
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Halbwertsbreite des Peaks der (101) Phase von ca. 1 ° kann die Größe der TiO2-Kristallite 

mit einem Durchmesser von ca. 9 nm abgeschätzt werden.  

 

Abbildung 9.2: TEM-Aufnahmen eines TiO2-beschichteten Kohle-Lochfilms nach hydrothermischer Behandlung. 
Auf der Hellfeld- (a) und Dunkelfeldaufnahme (b) sind einzelne Kristallite erkennbar. Auf dem Beugungsbild (c) 

sind kristalline Phasen erkennbar. 
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Abbildung 9.3: XRD-Diffraktogramm und Zuordnung der Peaks, von TiO2-beschichtetem PEEK, sowie nach 
hydrothermischer Behandlung und 19-tägigem Eintauchen in HBSS. Die Messungen wurden von Markus Turad 

durchgeführt. 

9.2  Abscheidung von Calciumphosphat auf TiO2-beschichtetem PEEK 
In Abbildung 9.4 (c, d) ist die gebildete Calciumphosphat-Schicht auf TiO2-beschichtetem 

und hydrothermisch umgewandeltem PEEK nach 19-tägigem Eintauchen in HBSS als 

homogene, das Substrat gleichmäßig bedeckende, Schicht erkennbar. Auf der 

unbeschichteten PEEK-Oberfläche war nur eine spärliche Bedeckung mit Calciumphosphat 

nachweisbar (Abbildung 9.4 a, b).  

                

a b c 
Anatas (    
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Abbildung 9.4: REM-Bilder von PEEK (a, b) und TiO2-beschichtetem PEEK (c, d) nach 19-tägigem Eintauchen in 
HBSS und Ultraschallreinigung in DI-Wasser für eine Minute. Dunkle Bereiche auf unbeschichtetem PEEK sind 
nicht von Apatit bedeckt, was durch EDX validiert wurde. 

Calcium und Phosphat sind im EDX-Spektrum auf TiO2-beschichtetem und hydrothermisch 

umgewandelten PEEK deutlich erkennbar (Abbildung 9.5 a). Des Weiteren wurden geringe 

Mengen an Natrium und Magnesium nachgewiesen. Auf unbeschichtetem PEEK ist nur ein 

sehr geringer Anteil an Calcium und Phosphor im Spektrum erkennbar. Die detektierten 

Elemente Gold und Paladium stammen von der Sputterschicht, welche vor der Analyse auf 

die Oberfläche der Proben aufgebracht wurde. 

 

 

Abbildung 9.5: EDX-Spektren von unbeschichtetem PEEK (a), und TiO2-beschichtetem PEEK (b), nach 19-
tägigem Eintauchen in HBSS.  
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Anhand des XRD-Diffraktogramms in Abbildung 9.3 ist nach dem 19-tägigen Eintauchen in 

HBSS gegenüber der nicht eingetauchten Probe ein zusätzlicher Peak bei 37,5 °, sowie 

44,0 ° erkennbar. Diese ließen sich der (200) Phase von Calciumoxid, bzw. der (113) Phase 

von Hydroxyapatit zuweisen [146, 261]. Weitere Peaks von Calciumoxid und Hydroxyapatit 

konnten nicht nachgewiesen werden. Bei Hydroxyapatit wäre insbesondere ein stärkerer 

Peak der (211) Phase bei 31,7 ° zu erwarten (vgl. Kapitel 2.2.2.2). Die Existenz des stark 

hygroskopischen Calciumoxids ist aufgrund der wässrigen Umgebung während der 

Auslagerung in HBSS sehr unwahrscheinlich, da dieses dort zu Calciumkarbonat reagieren 

würde. Die bei der nicht in HBSS eingetauchten Probe gemessenen Peaks bei 35,0 °, sowie 

43,0 °, welche dem Probenhalter im XRD-Messgerät entstammen, wurden bei der 

eingetauchten Probe jedoch nicht gemessen. Daher könnte eine weitere Erklärung für die 

Peaks bei 37,5 ° und 44,0 ° die Verwendung eines anderen Probenhalters bei dieser 

Messung sein.  

In Abbildung 9.6 wurde ein REM-Bild an der Kante zwischen beschichtetem und 

unbeschichtetem PEEK aufgenommen, wobei die Probe um 45 ° gekippt wurde. Anhand 

dieses Bildes kann die Dicke des abgeschiedenen Calciumphosphats auf etwa 1 µm 

geschätzt werden. 

 

Abbildung 9.6: REM-Aufnahme von der Kante zwischen TiO2-beschichtetem (Hintergrund) und unbeschichtetem 
(Vordergrund) PEEK (Probe 45° gekippt). 

9.3 Diskussion 
Durch die hydrothermische Behandlung in einer Wasserdampfatmosphäre bei 120 °C über 

einen Tag konnte eine Umwandlung der mittels ALD abgeschiedenen, amorphen TiO2-

Schichten in eine antase Phase erzielt werden. Diese konnte mittels TEM und XRD 

(Abbildung 9.2, Abbildung 9.3) nachgewiesen werden. Auch im XRD-Diffraktogramm 

(Abbildung 9.3) konnte ein schwacher Peak der anatasen (101) Phase ermittelt werden. Der 

über die Scherrer-Gleichung ermittelte deutlich kleinere Wert der Kristallgröße gegenüber 

der AFM- und TEM-Aufnahmen lässt vermuten, dass die in den AFM- und TEM-Aufnahmen 

ermittelten Kornstrukturen offensichtlich aus einer Vielzahl von Kristalliten bestehen [262]. 

Die Bildung der Kristallite hat eine Erhöhung der Rauheit gegenüber amorphem TiO2 

verursacht (Abbildung 9.1), wodurch eine größere Fläche erzeugt wird und die Verankerung 

der Keime für die biomimetische Abscheidung von Calciumphosphat begünstigt wird [263]. 

Das Vorhandensein einer solchen kristallinen Phase ermöglicht die Bildung von 
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biomimetisch abgeschiedenen Calciumphosphat-Schichten, aufgrund der veränderten 

Anordnung der Ti-OH-Gruppen gegenüber der amorphen Phase [255, 264, 265]. Durch 

Eintauchen in HBSS bei 37 °C über eine Dauer von 19 Tagen hat sich auf den kristallinen 

TiO2-Schichten eine homogene, ca. 1 µm dicke Calciumphosphat-Schicht gebildet, welche 

durch REM-Aufnahmen (Abbildung 9.4, Abbildung 9.6) nachgewiesen wurde und in welcher 

anhand des EDX-Spektrums (Abbildung 9.5) ein Calcium-, sowie Phosphatgehalt erkennbar 

ist. Durch die Ultraschallbehandlung nach dem Eintauchen konnte gewährleistet werden, 

dass nur eine gut auf dem Substrat haftende Schicht untersucht wurde. Mögliche 

Ausfällungen aus der Flüssigkeit, die nicht von der Substratoberfläche aus aufgewachsen 

sind, sollten durch die Behandlung entfernt werden. Anhand der XRD-Diffraktogramme 

(Abbildung 9.3) konnte keine vollständige kristalline Phase der aufgewachsenen 

Calciumphosphat-Schicht zugeordnet werden. Somit ist von einer amorphen 

Calciumphosphat-Schicht auszugehen. Auf unbeschichtetem PEEK konnte mittels REM 

keine homogene Schicht nachgewiesen werden, was andere Untersuchungen bestätigt 

[266]. Trotz der guten bioaktiven Eigenschaften von amorphem Calciumphosphat ist es 

gegenüber kristallinem Hydroxyapatit deutlich löslicher nach der Implantation, was die 

Festigkeit zwischen Knochen und Implantat beeinträchtigt [137]. Die Abscheidung von 

Hydroxyapatit mittels biomimetischer Verfahren bei Verwendung geeigneter SBF-Lösungen 

konnte bereits vielfach gezeigt werden [12, 267, 268]. Hierbei spielt auch die 

Zusammensetzung und der pH-Wert der Lösung eine entscheidende Rolle [269]. In den hier 

beschriebenen Versuchen wurde auf kommerziell verfügbares HBSS zurückgegriffen, 

welches in seiner Zusammensetzung leicht von den in der Literatur angegebenen Werten 

abweicht (vgl. Tabelle 9.1). Möglicherweise können bei selbst hergestelltem HBSS oder der 

Verwendung anderer SBF-Lösungen Schichten mit höherer Kristallinität hergestellt werden. 

Eine mit ALD auf PEEK abgeschiedene, amorphe TiO2-Schicht lässt sich somit über das in 

diesem Kapitel beschriebene Verfahren erfolgreich in eine kristalline Phase überführen, 

wodurch die Abscheidung einer amorphen Calciumphosphat-Schicht durch Eintauchen in 

HBSS möglich war.  

Eine weitere Möglichkeit der Abscheidung einer bioaktiven Hydroxyapatit-Schicht ist auch mit 

ALD möglich [16, 141]. Bei den bisher durchgeführten Studien wurden die Schichten jedoch 

mit thermischer ALD bei Substrattemperaturen oberhalb der Glasübergangstemperatur von 

PEEK abgeschieden, was die Eignung dieser Prozesse für die Beschichtung von PEEK 

ausschließt. In Kapitel 11.1 sind Voruntersuchungen zusammengefasst, welche mit einem 

plasmaunterstützten ALD-Verfahren durchgeführt wurden. Dabei wurden andere 

Precursoren verwendet, welche eine geringere Verdampfungstemperatur benötigen als die, 

welche in den bisher veröffentlichten Studien verwendet wurden. Mit den in Kapitel 11.1 

vorgestellten Precursoren könnte auch die Abscheidung von ALD-Schichten auf PEEK 

möglich sein.  
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10. Zusammenfassung 
Im Rahmen dieser Arbeit wurde das PEALD Verfahren zur Abscheidung von TiO2-Schichten 

auf PEEK als Beschichtungsverfahren zur Verbesserung der biokompatiblen Eigenschaften 

von PEEK-Implantaten erfolgreich untersucht. Die verwendete ALD-Beschichtungsanlage 

wurde in mehreren Schritten umgebaut, und für eine vereinfachte Prozessentwicklung wurde 

eine Diagnosesoftware entwickelt (Kapitel 4.1). Zur Vermeidung der festgestellten 

Kondensation des Precursors wurde zunächst die Precursorzufuhr modifiziert (Kapitel 4.2 

und Kapitel 4.3). In einem weiteren Schritt wurde die Plasmaquelle von einer direkten 

Plasmaquelle auf eine indirekte Plasmaquelle umgebaut, um den Einfluss des 

Ionenbeschusses auf das Schichtwachstum der ALD-Schichten zu minimieren (Kapitel 4.5). 

Die Umbauten an der Precursorzufuhr und der verwendeten Plasmaquelle erforderten eine 

Neuentwicklung und Validierung des TiO2-Beschichtungsprozesses (Kapitel 4.5). Bei einer 

Substrattemperatur von 100 °C konnte ein GPC von 0,05 nm/Zyklus erzielt werden. Im 

Temperaturbereich von 80 bis 140 °C konnte eine Abnahme des GPC von etwa 10 % 

ermittelt werden. Gegenüber der Beschichtung mit einer direkten Plasmaquelle konnte eine 

Verbesserung der Konformität auf 3D-Strukturen erzielt werden. Auf einem Würfel mit 25 mm 

Kantenlänge wurde eine mittlere Konformität von 3,8 % gemessen (Kapitel 4.6). 

Bei einer Substrattemperatur von 100 °C wurden amorphe TiO2-Schichten mit einer geringen 

Oberflächenrauheit auf Si-Wafern abgeschieden (Kapitel 4.7). Auf PEEK konnten ähnliche 

Schichteigenschaften ermittelt werden, was darauf hindeutet, dass trotz der inerten 

Eigenschaften von PEEK nach der durchgeführten Sauerstoff-Plasmavorbehandlung 

genügend Bindungsstellen für die Chemisorption des Precursors vorhanden sind und ein 

homogenes Schichtwachstum von TiO2 ALD-Schichten ermöglichen (Kapitel 5.1). Die 

Vorteile des ALD-Beschichtungsverfahrens auf komplexen Geometrien konnte bei der 

Beschichtung von rauen PEEK-Oberflächen sehr gut beobachtet werden. Auf diesen 

Oberflächen konnten vollständig geschlossene Schichten auch in den tiefen grabenartigen 

Strukturen nachgewiesen werden (Kapitel 5.2). Kontaktwinkelmessungen auf TiO2-

beschichtetem PEEK haben ergeben, dass die Hydrophilie und die Oberflächenenergie nach 

dem Beschichten erhöht war. Die Anhaftung von Proteinen und Zellen für ein verbessertes 

Einwachsverhalten wird dadurch gefördert (Kapitel 5.3).  

Die Schichthaftung wurde mittels Gitterschnitt und Stirnabzugstests untersucht. Es konnte 

eine qualitativ gute Haftung ermittelt werden, da nach dem Gitterschnitt-Test keinerlei 

Abplatzungen der Schicht sichtbar waren. Eine Optimierung der Schichthaftung durch eine 

angepasste Plasmabehandlung wurde in diesem Versuch noch nicht durchgeführt, es wurde 

lediglich eine O2-Plasmabehandlung über eine Dauer von 5 Minuten vor der Beschichtung 

durchgeführt. Dennoch konnte ein Haftfestigkeitswert von 19,2 ± 2,3 MPa mittels 

Stirnabzugstest ermittelt werden, welcher leicht unter der Spezifikation der FDA von 22 MPa 

liegt [23] (Kapitel 5.4). Auslagerungsversuche von TiO2-beschichteten PEEK-Proben über 

eine Dauer von 28 Tagen in physiologischer Umgebung zeigten keine Delamination der 

Schicht (Kapitel 5.5). 

Für die Optimierung der Schichthaftung wurde das Einbringen von polaren 

Oberflächengruppen auf dem PEEK-Substrat durch ein Sauerstoff-Plasma genauer 

untersucht. Der Anteil an polaren Oberflächengruppen wurde durch Untersuchung der 

Hydrophilie der PEEK-Oberfläche mit Wasserkontaktwinkelmessungen bestimmt (Kapitel 

6.1). Dabei stellte sich heraus, dass die hydrophilen Eigenschaften der Plasma-

vorbehandelten PEEK-Oberflächen abhängig sind von der Vorbehandlungsdauer und der 

verwendeten Plasmaleistung. Bei einer Plasmadauer von 9 Minuten und einer 

Plasmaleistung von 300 W konnte der geringste Kontaktwinkel erzielt werden. Die 

Untersuchung der Schichthaftung der nach der Plasmavorbehandlung abgeschiedenen TiO2-
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Schichten mittels Stirnabzugstests haben gezeigt, dass bereits ohne eine 

Plasmavorbehandlung sehr gut haftende Schichten mit dem PEALD-Verfahren auf PEEK 

abgeschieden werden konnten (Kapitel 6.2). Die höchste Stirnzugfestigkeit konnte bei den 

Proben ermittelt werden, welche nach der Plasmavorbehandlung den geringsten 

Kontaktwinkel aufwiesen. Dabei wurde die Schichthaftung um den Faktor 1,7 gegenüber der 

nicht vorbehandelten PEEK-Oberfläche verbessert. Da bei diesen Untersuchungen nur eine 

nicht kalibrierte Zugprüfmaschine zur Verfügung stand, konnten bei diesen Messungen nur 

relative Änderungen der Haftfestigkeit untersucht werden. Ein Vergleich mit den in Kapitel 

5.4 durchgeführten Messungen hat gezeigt, dass mit der optimierten Plasmabehandlung 

eine zulassungsfähige Schichthaftung erreicht werden kann. Eine Validierung der ermittelten 

Haftfestigkeiten ist mit einer kalibrierten Zugprüfmaschine erforderlich.  

Die Biokompatibilität und die osteogenen Eigenschaften der auf PEEK abgeschiedenen 

TiO2-Schichten wurde in Kapitel 7 untersucht. Als Zelllinie für die in-vitro-Untersuchungen 

wurden mesenchymale ST-2-Stammzellen verwendet. Als Referenzsubstrat diente 

hochgradig biokompatibles und osteokonduktives BCP. Die Biokompatibilität wurde nach 

einer Kultivierung von 48 Stunden ermittelt. Auf TiO2-beschichtem PEEK konnten zu BCP 

vergleichbare Ergebnisse sowohl bei der Zellenzahl als auch bei der Vitalität der Zellen 

ermittelt werden (Kapitel 7.1). Die osteogenen Eigenschaften wurden nach einer 

Differenzierung der Stammzellen zu Osteoblasten und einer Kultivierungsdauer von 28 

Tagen ermittelt (Kapitel 7.2). Auf der TiO2-Beschichtung und der Referenzprobe konnte zum 

Nachweis einer osteogenen Differenzierung der Zellen auf beiden Probenoberflächen 

Kollagen I nachgewiesen werden. Des Weiteren konnte die Bildung einer mineralisierten 

Knochenmatrix auf beiden Oberflächen durch REM-Untersuchungen und Alizarinrot-Färbung 

unter dem Lichtmikroskop ermittelt werden. Durch den Gehalt an Osteocalcin in den Proben 

konnte die Osteogenese und Bildung einer Knochenmatrix durch die Osteoblasten verifiziert 

werden. Die Ergebnisse deuten auf hervorragende osteokonduktive Eigenschaften der TiO2-

Beschichtung auf PEEK hin.  

In Kapitel 8 wurden die antibakteriellen Eigenschaften der TiO2-Schichten auf Ti-Folien mit E. 

coli-Bakterien untersucht. Es wurden verschiedene ALD-Verfahren (thermische ALD und 

PEALD) sowie verschiedene Schichtdicken untersucht. Es konnte gezeigt werden, dass eine 

Verringerung der Anhaftung von Bakterien gegenüber unbeschichtetem Titan erreicht wurde. 

Die Oberflächenmorphologie wurde mit REM und AFM untersucht. Bei den TiO2-

beschichteten Folien konnten keine eindeutigen Änderungen der Oberflächentopographie 

gegenüber der unbeschichteten Folie nachgewiesen werden, welche eine Verringerung der 

Bakterienzahl auf diesen Oberflächen hätte verursachen können (Kapitel 8.2). Anhand von 

Kontaktwinkelmessungen konnte jedoch durch die TiO2-Beschichtung eine geringere 

Hydrophilität der Oberfläche gegenüber der unbeschichteten Ti-Folie gemessen werden 

(Kapitel 8.3). Auch die freie Oberflächenenergie war auf den TiO2-beschichteten Ti-Folien 

gegenüber der Referenz geringer. Diese veränderten Eigenschaften der Oberflächenchemie 

durch die TiO2-Beschichtung könnten zu einer antibakteriellen Wirkung geführt haben, 

welche sich möglicherweise auch auf PEEK übertragen lassen, da die antibakteriellen 

Eigenschaften von PEEK schlechter sind als die von Titan. 

In Kapitel 9 wurde ein Verfahren vorgestellt, mit welchem es durch eine hydrothermische 

Umwandlung der TiO2-Schichten möglich war, eine Calciumphoshat-haltige Schicht mit 

einem biomimetischen Verfahren abzuscheiden. Die hydrothermische Behandlung 

ermöglichte das Ausbilden einer anatasen Phase in den ursprünglich amorphen TiO2-

Schichten, in einem für PEEK geeigneten Temperaturbereich (Kapitel 9.1). Die anatase 

Phase der TiO2-Schichten ermöglichte das Wachstum einer Calciumphosphat-haltigen 

Schicht durch Eintauchen in einer dem Blutplasma ähnelnden physiologischen Lösung, 

welche mittels REM und EDX nachgewiesen werden konnte (Kapitel 9.2). Da jedoch keine 
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kristallinen Phasen der Calciumphosphat-haltigen Schicht nachgewiesen wurden, wird 

vermutet, dass mit diesem Verfahren kein Hydroxyapatit, sondern eine amorphe 

Calciumphosphat-Schicht abgeschieden wurde, welche als Implantatbeschichtung jedoch 

ungeeignet ist. Eine Abscheidung von Hydroxyapatit konnte über biomimetische Verfahren 

jedoch bereits vielfach gezeigt werden. Eine Änderung der Zusammensetzung und des pH-

Werts der verwendeten Lösung könnte ein möglicher Ansatz sein, die gewünschten 

Schichteigenschaften zu erreichen. 

In dieser Arbeit konnte erfolgreich gezeigt werden, dass mit dem PEALD-Verfahren die 

Abscheidung einer bioaktiven TiO2-Beschichtung möglich ist und dadurch die 

Osseointegration von PEEK-Implantaten verbessert werden kann. Gegenüber anderen 

etablierten Beschichtungsverfahren mit einem gerichteten Aufbringen von Material besteht 

mit dem PEALD-Verfahren ein entscheidender Vorteil. Es konnte gezeigt werden, dass 3D-

Objekte und komplexe Strukturen mit PEALD homogen und konform beschichtet werden 

können. Dies ist bei gerichteten Beschichtungsverfahren wie Sputtern und PVD nur bis zu 

einer gewissen Komplexität der Oberflächenstruktur mit komplexen Aufbauten zu Drehung 

der Proben möglich. Weitere wichtige Merkmale wie die Schichthaftung konnten bereits 

qualifiziert werden, bedürfen jedoch noch einer weiteren Optimierung für eine Zulassung als 

Beschichtungsmethode. Schließlich wurde eine Möglichkeit vorgestellt, welche es 

ermöglicht, auf den TiO2-Schichten eine zu Hydroxyapatit ähnliche Calciumphosphat-haltige 

Schicht abzuscheiden, wodurch die bioaktiven Eigenschaften von PEEK-Implantaten noch 

weiter verbessert werden können. Die gesammelten Ergebnisse erlauben einen 

zuversichtlichen Ausblick, dass das PEALD-Verfahren für die Beschichtung von PEEK-

Implantaten seine Zulassungsfähigkeit für Medizinprodukte erlangen könnte.  
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11. Anhang 

11.1 Abscheidungsversuche von Hydroxyapatit mit ALD 
HA als anorganischer Bestandteil des Knochens zeigt als Beschichtung in vielen Studien 

hervorragende osseointegrative Eigenschaften. Die Abscheidung von HA mit ALD konnte 

bereits in [141] gezeigt werden. Die Schichtabscheidung wurde in zwei Schritte unterteilt: 

Zunächst erfolgte die Abscheidung einer CaCO3-Schicht, anschließend wurde die CaCO3-

Lage phosphatiert. Für beide Schritte ist jeweils ein eigener Precursor nötig. Für die CaCO3-

Schicht wurde Ca(thd)2 (thd=2,2,6,6-Tetramethyl-Heptan-3,5-dion) und O3 als Co-Reaktant 

verwendet. Für die Phosphatierung wurde Trimethylphosphat ((CH3O)3PO, TMPO) 

verwendet. Die Abscheidung wurde bei einer Substrattemperatur von 250 bis 400 °C 

untersucht. Um eine kristalline Struktur in der abgeschiedenen Schicht zu erhalten war ein 

Tempervorgang bei 900 °C erforderlich. 

Ein weiteres Verfahren ist die Abscheidung einer CaCO3-Schicht mit ALD und anschließende 

Phosphatierung nach dem Beschichtungsvorgang in einer phosphathaltigen Lösung 

(Diammoniumhydrogenphosphat (NH4)2HPO4, DAP) bei 80 bis 95 °C [16]. Die Abscheidung 

von CaCO3-Schichten mit ALD und O3 als Co-Reaktant konnte bereits bei relativ hohen 

Substrattemperaturen von 200 bis 450 °C gezeigt werden [16, 141, 270].  

Da der Precursor Ca(thd)2 eine vergleichsweise hohe Temperatur benötigt, um einen für ALD 

ausreichenden Dampfdruck zu erhalten, ist er zur Abscheidung von Schichten bei 

Substrattemperaturen unter 200 °C nicht geeignet. Durch die geringere Substrattemperatur 

muss mit Kondensationseffekten gerechnet werden.  

Die Schichtdickenmessung der abgeschiedenen Schichten erfolgte an halbseitig mit 

Kaptonklebeband abgeklebten Si(100)-Waferstücken und Messung der Kantenhöhe nach 

dem Beschichtungsvorgang mit einem Profilometer (Alphastep 500, KLA Tencor, USA). REM 

und EDX-Messungen der Schichten erfolgten an einem XL-30 REM (Philipps, NL-

Eindhoven). 

11.1.1 Prozessentwicklung mit Ca(thd)6(tetraen) 

Die Adduzierung von Ca(thd)2 zu Ca(thd)6(tetraen) ermöglicht eine Senkung der für ALD 

nötigen Verdampfungstemperatur [271]. Hänninen et al. konnten CaS-Schichten mit einer 

Precursortemperatur von 140 °C erfolgreich im thermischen ALD-Verfahren abscheiden. 

Die Synthese von Ca(thd)6(tetraen) erfolgte durch die Firma MCAT GmbH (D-

Donaueschingen). Für Beschichtungsversuche standen 3 g Precursor zur Verfügung. Ein 

Teil des synthetisierten Precursors wurde in CDCl3 gelöst und mithilfe von 

Kernspinresonanz- (engl. Nuclear magnetic resonance, NMR) Spektroskopie auf dessen 

Zusammensetzung untersucht. Die in [271] aufgeführten Peaks bei den Positionen 

1,09 ppm,2,49 ppm, 2,60 ppm, 2,73 ppm, 2,86 ppm und 5,63 ppm im 1H-NMR-Spektrum 

konnten im Spektrum des synthetisierten Precursors zugeordnet werden (Abbildung 11.1). 

Weitere Peaks im Spektrum des synthetisierten Precursors weisen auf weitere Bindungen 

hin. Mit thermogravimetrischer Analyse (TGA) wurde das Verdampfungsverhalten untersucht 

und ebenfalls mit [271] verglichen (Abbildung 11.2). Die Flüchtigkeit des synthetisierten 

Precursors war leicht höher als die des als Referenz verwendeten Ausgangs-Precursor 

Ca(thd)2. Nach der TGA-Messung ist ein schwarzes Pulver im Probenhalter verblieben, 

welches nicht rückstandsfrei verdampft ist. Dies ist auch in Abbildung 11.2 erkennbar, da bis 

zur höchsten gefahrenen Temperatur von 500 °C noch ca. 10 % des Gewichts im 

Probenhalter verblieben sind. Die Referenzmessung weist ein solches Verhalten nicht auf, 

da diese Probe vollständig verdampft ist. Möglicherweise haben zu starke Verunreinigungen 

des bezogenen Edukts zur Synthese eine Verunreinigung des synthetisierten Precursors 
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verursacht. Diese Verunreinigungen könnten auch zu den gegenüber der Referenz 

zusätzlich aufgetretenen Peaks im 1H-NMR-Spektrum geführt haben. 
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Abbildung 11.1: 1H-NMR-Spektrum von synthetisiertem Ca(thd)6(tetraen). Die Messung wurde von Josef Diebold 

durchgeführt. 

 

Abbildung 11.2: TGA-Verlauf des synthetisierten Precursors und Vergleich mit der Literatur (Referenz) [271]. Die 

Messung wurden von Horst Briehl durchgeführt. 

Für mögliche Abscheidung von Calcium-Schichten bei niedrigen Temperaturen wurde 

Ca(thd)6(tetraen) in Verbindung mit O2-Plasma bei verschiedenen Plasmaleistungen für erste 

Versuche in der MyPlas-ALD genutzt. Bei O2-Plasma kann angenommen werden, dass 

dieses höhere Reaktionseigenschaften als das in der Literatur verwendete O3 aufweist. Als 

Ausgangspunkt für die Prozessentwicklung wurde ein zur Literatur identisches 

Temperaturfenster für die Precursortemperatur gewählt (140 °C). Die für die 

Prozessentwicklung verwendeten Prozessparameter-Bereiche sind in Tabelle 11.1 

aufgeführt. 
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Tabelle 11.1: Verwendete Parameter für die Prozessentwicklung mit Ca(thd)6(tetraen). 

Precursortemperatur 13  … 150 °C 

Precursorpulsdauer     …      ms 

Substrattemperatur     …     °C 

Plasmaleistung    …     W 

Plasmadauer      …      ms 

Zykluszahl     …      

 

Mit Profilometrie konnten keine Schichten auf Si-Waferstücken nachgewiesen werden. 

Möglicherweise war die Verunreinigung des Ausgangsstoffes zur Synthese des Precursors 

zu hoch, um Schichtabscheidungen mit ALD durchführen zu können. Die weitere 

Prozessentwicklung wurde nicht fortgeführt, da nur eine geringe Menge an Precursor zur 

Verfügung stand. 

11.1.2 Prozessentwicklung mit Calcium(II)-Amidinat 

Calcium(II)-Amidinat ist ein weiterer kommerziell erhältlicher Precursor, welcher für die ALD-

Schichtabscheidung calciumhaltiger Schichten geeignet ist. Mit Metall-Amidinaten als 

Precursor konnten mit ALD bereits Oxide und Sulfide abgeschieden werden [272]. Die 

Synthese von Calcium(II)-Amidinat und die Eignung als ALD-Precursor wurde in [273] 

vorgestellt. In Verbindung mit H2S als Co-Reaktant konnten CaS-Schichten bei einer 

Substrattemperatur von 125 bis 320 °C abgeschieden werden. Der Precursor wurde bei 

diesen Versuchen auf eine Temperatur von 140 °C aufgeheizt. 

Für die Prozessentwicklung mit Calcium(II)-Amidinat (Bis(N,N-di-Isopropyl-

Formamidinat)Calcium(II) Dimer, AB504496, abcr GmbH, D-Karlsruhe) wurde für den 

Precursor eine Verdampfungstemperatur von 130 bis 135 °C gewählt. Die weiteren während 

der Prozessentwicklung verwendeten Parameter sind in Tabelle 11.2 aufgeführt. 

Tabelle 11.2: Parameter bei der Prozessentwicklung mit Calcium(II)-Amidinat. 

Precursorpulsdauer     …      ms 

Substrattemperatur     …     °C 

Plasmaleistung     …      W 

Plasmadauer      …      ms 

Zykluszahl     …     

 

Bei Precursorpulsdauern ab 500 ms, Substrattemperaturen ab 170 °C und einer 

Plasmaleistung von 150 W konnten CVD-artige Schichten abgeschieden werden. 

 

Abbildung 11.3: 8 × 8 mm2 Si-Waferstück nach der ALD-Beschichtung mit Calcium(II)-Amidinat und O2-Plasma 

als Precursoren. Die untere Hälfte des Waferstücks wurde vor dem Beschichten halbseitig abgeklebt. Aufgrund 
des veränderten Fahrbeindrucks der Beschichtung ist erkennbar, dass die Schichtdicke über den Wafer nicht 
homogen ist. 

In Abbildung 11.3 ist anhand des sich ändernden Farbeindrucks erkennbar, dass bereits auf 

der Fläche der zur Schichtcharakterisierung verwendeten Si-Waferstücke von 8 × 8 mm2 
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keine homogene Schichtdicke abgeschieden wurde. Der Farbeindruck kommt durch 

Interferenzeffekte an dünnen Schichten zustande. Bei den verwendeten Zykluszahlen von 

max. 300 Zyklen wurden Schichtdicken bis zu 550 nm mithilfe von Profilometrie gemessen. 

Durch Verlängerung der Spüldauer und der Durchflussmenge des Argon-Spülgases konnte 

auf der linken Seite des Substrathalters der GPC verringert werden. In der Mitte des 

Substrathalters hat sich der GPC bei verlängerten Spüldauern ebenfalls verringert. Auf der 

rechten Seite des Substrathalters konnte maximal nur eine Schichtdicke von ca. 1 % der 

Schichtdicke gemessen werden, welche auf der linken Seite des Substrathalters 

gemessenen wurde. Mit Precursor-Pulsdauern bis zu 2,5 Sekunden und Spülzeiten bis zu 

10 Sekunden konnte das Schichtwachstum auf der rechten Seite des Substrathalters nicht 

erhöht werden. 

Das CVD-artige Schichtwachstum lässt auf Kondensationseffekte hindeuten, welche in der 

Precursorzufuhr der ALD-Anlage bauartbedingt trotz Umbau der Precursorzufuhr 

(Kapitel 4.3) hervorgerufen wurden. Dadurch kann sich Precursor in diesem Bereich 

ansammeln und im gesamten Verlauf des ALD-Prozesses verdampfen. Möglicherweise hat 

der Precursor, welcher während des gezündeten O2-Plasmas in die Kammer strömte und 

dort abreagierte, zu einem Großteil des Schichtwachstums beigetragen.  
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Abbildung 11.4: EDX Spektrum einer CaCO3-ALD-Schicht auf einem Si-Waferstück, abgeschieden bei 190 °C. 

Auf Si-Waferstücken abgeschiedene CaCO3-Schichten wurden mit REM und EDX 

untersucht. Verwendet wurden Si-Waferstücke, welche auf der linken Seite des 

Substrathalters in der Beschichtungsanlage positioniert wurden. In Abbildung 11.4 ist das 

EDX-Spektrum einer CaCO3-Schicht mit erkennbarem Calcium-, Sauerstoff- und Kohlenstoff-

Gehalt dargestellt. 
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Abbildung 11.5: EDX-Spektrum einer CaCO3-ALD-Schicht auf Si, abgeschieden bei 190 °C und mit 
anschließender Phosphatierung in DAP. 

Eine Phosphatierung und Umwandlung der Schicht zu HA erfolgte in Anlehnung an [16] 

durch Eintauchen der Proben in 0,2 M DAP (abcr, D-Karlsruhe) in einem Ofen bei 90 °C für 

1 Minute. Vor dem Eintauchen wurden Proben und DAP-Lösung im Ofen auf 90 °C 

aufgeheizt. Mit EDX konnte ein Phosphatgehalt in den Schichten nachgewiesen werden 

(Abbildung 11.5). 
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Abbildung 11.6: REM-Aufnahmen von CaCO3-Schichten auf Si, welche durch Eintauchen in 0,2 M DAP bei 90 °C 
zu HA umgewandelt wurden. Die Beschichtung weist eine inhomogene Dicke auf (a, b). Bei höherer 
Vergrößerung sind kristallitartige Strukturen erkennbar (c, d). 

In den REM-Aufnahmen (Abbildung 11.6) der zu HA umgewandelten CaCO3-Schichten ist 

erkennbar, dass die Dicke der Beschichtung sehr inhomogene tropfenförmige Bereiche 

aufweist (Abbildung 11.6, a, b). Diese deuten auf Anlösen der Beschichtung durch Tropfen 

der DAP-Lösung nach der Behandlung in der DAP-Lösung hin. Die Beschichtung weist 

kristallitartige Strukturen auf (Abbildung 11.6, c, d).  

Mit dem verwendeten Calcium(II)-Amidinat-Precursor konnte in Verbindung mit O2-Plasma 

bei Substrattemperaturen von 190 °C CaCO3-Schichten abgeschieden werden. Das 

beobachtete CVD-artige Schichtwachstum wurde möglicherweise durch 

Kondensationseffekte des Precursors im Bereich der Precursorzufuhr verursacht. Die 

Materialzusammensetzung wurde mit EDX untersucht (Abbildung 11.4). Die Umwandlung 

der CaCO3-Schichten zu HA wurde durch Eintauchen der Proben in 0,2 M DAP-Lösung bei 

90 °C erreicht. Im EDX-Spektrum konnte ein Phosphat-Gehalt nachgewiesen werden 

(Abbildung 11.5). In den REM-Aufnahmen (Abbildung 11.6) konnten kristallitartige Strukturen 

nachgewiesen werden, welche auf eine kristalline oder teilweise kristalline HA-Schicht 

hindeuten. Aus der Literatur [16] ist bekannt, dass sich über dieses Verfahren CaCO3-

Schichten zu HA umwandeln lassen. 

Für die Abscheidung dieser Schichten auf PEEK müssten bei der ALD-Beschichtung 

geringere Substrattemperaturen als in den hier durchgeführten Beschichtungsversuchen 

gewählt werden. Mit der bei diesen Versuchen verwendeten Verdampfungstemperatur des 

Precursors von 135 °C wäre bis zum Erreichen der Glasübergangstemperatur von PEEK 

(143 °C, siehe Kapitel 2.2.1.2) noch eine gewisser Temperaturbereich verfügbar, um einen 

positiven Temperaturgradienten von der Precursorzufuhr bis zum Substrathalter zu 

gewährleisten. Der Temperaturgradient ist eine wichtige Voraussetzung zur Vermeidung 
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einer Kondensation des Precursors im Bereich der Precursorzufuhr. Diese Bedingungen sind 

jedoch mit der verwendeten Beschichtungsanlage nicht realisierbar, da bereits bei höheren 

Substrattemperaturen CVD-artiges Schichtwachstum beobachtet wurde. Kondensation von 

Precursor könnte trotz Optimierung der Precursorzufuhr (Kapitel 4.3) bei der verwendeten 

Anlage an nicht beheizten Teilen der Precursorzufuhr im Bereich der Zuleitung vom ALD-

Ventil zur Kammer (vgl. Abbildung 3.2) aufgetreten sein. Dass diese Form der Kondensation 

bei der Abscheidung von TiO2 nicht beobachtet wurde, könnte an der deutlich geringeren 

Verdampfungstemperatur des dort verwendeten Precursors liegen (65 °C, Kapitel 4.5). 

Sofern durch weitere Umbauten an der Beschichtungsanlage optimierte Bedingungen auch 

für Precursoren mit höheren Verdampfungstemperaturen geschaffen werden, könnte auch 

die Abscheidung von CaCO3 auf PEEK mit ALD möglich sein, wodurch eine 

Schichtabscheidung von Hydroxyapatit auf PEEK mit ALD realisierbar wäre. 
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