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1. Einleitung 

 

1.1 Implantologie und verschiedene Implantat-Abutment-Verbindungen 

Bei dentalen Implantaten handelt es sich um Pfeiler aus alloplastischen Materialien, die 

in den Knochen eingesetzt werden und dort als Abstützung für verschiedene Formen 

des Zahnersatzes fungieren, wie beispielsweise Kronen, Brücken oder Prothesen (Pe-

ters et al., 2017). Dabei könne laut der Deutschen Gesellschaft für Zahn-, Mund- und 

Kieferheilkunde (DGZMK) mithilfe von Implantaten eine langfristig knochenerhaltene, 

stabile und funktionell hochwertige Versorgung unter gleichzeitiger Schonung der Nach-

barstrukturen erreicht werden (DGZMK, 2005). Voraussetzung für den Erfolg eines Im-

plantats ist eine stabile Verbindung zwischen Knochen und Implantat, die als Osseo-

integration bezeichnet wird (Brånemark, 1983). Dabei bildet sich zwischen der Ti-

tanoxidschicht auf der Oberfläche eines Implantats und lebendigem Knochen ein struk-

tureller und funktioneller Verbund, der keine Bewegung zwischen den beiden Kompo-

nenten zulässt und unter allen normalen Belastungssituationen fortbesteht (Brånemark 

et al., 2001).  

Abbildung 1 zeigt den Aufbau eines Implantat-Abutment-Komplexes. Der Implantatkör-

per, der enossale Anteil des Implantat-Abutment-Komplexes, ersetzt die Wurzel eines 

Zahnes. Um eine möglichst feste Verbindung zum Knochen zu erreichen, wird die Im-

plantatoberfläche auf verschiedene Arten konditioniert. Über Verfahren wie Ätzung, 

Sandstrahlung oder verschiedene Beschichtungen soll die Gesamtoberfläche vergrößert 

und der Knochenverbund verbessert werden (Wagner und Al Nawas, 2004). Das Abut-

ment dient als Stützpfeiler zur Verankerung der prothetischen Suprakonstruktion. Bei 

einteiligen Implantaten sind Implantat und Abutment fest verbunden und werden direkt 

nach der Implantation prothetisch versorgt. Bei zweiteiligen Implantaten wird das Abut-

ment mit dem Implantat verschraubt. In der Folge besteht die Möglichkeit, das Implantat 

gedeckt und ohne Belastung einheilen zu lassen und erst nach erfolgreicher Osseoin-

tegration mit Abutment und entsprechender Suprakonstruktion prothetisch zu versorgen 

(Neumeyer et al., 2013). Ein weiterer Vorteil der zweiteiligen Implantate liegt in der opti-

onalen individuellen Gestaltung der Abutments. Durch abgewinkelte Aufbauten kann bei 

unterschiedlicher Achsneigung der eingebrachten Implantate die Einschubrichtung aus-
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geglichen werden, was ein breiteres Anwendungsspektrum ermöglicht (Zipprich et al., 

2007). 

 

          

 

 

 

Abb. 1: Schematischer Aufbau eines Implantat-Abutment-Komplexes am Beispiel eines 
zweiteiligen, verschraubten Implantats mit Suprakonstruktion im Längsschnitt 
 

Die zahlreich existierenden Verbindungsdesigns der Implantat-Abutment-Verbindung 

lassen sich verschieden klassifizieren, so unterscheidet man unter anderem zwischen 

externen und internen Verbindungstypen. Beim externen Verbindungstyp enthält das 

Implantat die Patrize, welche sich in die Matrize am Abutment einfügt. Umgekehrt befin-

det sich die Patrize beim internen Verbindungsdesign am Abutment, während die Matri-

ze Teil des Implantats ist (siehe Abb. 2). Aufgrund der limitierten Platzverhältnisse ist die 

Patrize bei internen Fügetypen meist deutlich länger gestaltet als beim externen, was 

Abutment

Suprakonstruktion

Kortikalis

Implantat

Schraube

Spongiosa
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das Abutment bei Einwirken extraaxialer Kräfte besser gegen Abkippen stabilisiert 

(Zipprich et al., 2007). Dies führt in der Folge zu einer höheren Langlebigkeit und Bruch-

festigkeit des internen gegenüber dem externen Verbindungsdesign (Steinebrunner et 

al., 2008). 

 

              

Externer Verbindungstyp 

              

Interner Verbindungstyp 

Abb. 2: Schematische Darstellung eines Implantat-Abutment-Komplexes des externen 
sowie internen Verbindungstyps. Beim externen Verbindungstyp befindet sich die Pat-
rize am Implantat (blau) und die Matrize am Abutment (weiß). Beim internen Implantat-
Abutment-Komplex verhält es sich umgekehrt, die Patrize ist hier aufgrund der Platz-
verhältnisse deutlich länger gestaltet (grau: Schraube; gestrichelte Linie: Schraubka-
nal). 
 

Die internen Implantat-Abutment-Verbindungen lassen sich bezogen auf die Gestaltung 

von Matrize und Patrize unterteilen in zylindrisch und konisch (siehe Abb. 3). Beim zy-

lindrischen Verbindungstypen ist ein geringer Spalt zwischen den parallelen Flächen in 

Richtung der Implantatachse nötig, um an dieser Stelle Reibung beim Einbringen und 

Festschrauben des Abutments zu vermeiden. Die Kontaktflächen liegen im Bereich der 

Implantatschulter senkrecht zur Implantatachse. Bei gelöster Schraube und damit ein-

hergehend fehlendem Anpressdruck zwischen den Fügeflächen kommt es bei einer ext-

raaxialen Krafteinwirkung zu einer Bewegung zwischen Implantat und Abutment. 
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Abb. 3: Abbildung eines zylindrischen (links) und konischen (rechts) Implantat-Abut-
ment-Komplexes im Längsschnitt (grau: Abutment; blau: Implantat) 
 

Im Falle der konischen Verbindung ist hingegen keine Spielpassung notwendig. Beim 

Anziehen der Schraube fügt sich der Außenkonus am Abutment selbstzentrierend in den 

entsprechenden Innenkonus im Inneren des Implantats ein. Durch das Anpressen im 

Bereich der konischen Kontaktflächen kommt es zu einer elastischen Dehnung des um-

gebenden Materials. Die dabei entstehende Rückstellkraft erhält die Haftreibung zwi-

schen Abutment und Implantat und verhindert damit eine Relativbewegung zwischen 

beiden Komponenten, auch bei gelöster Schraube. Dieser Effekt wird als Selbsthem-

mung bezeichnet (siehe Abb. 4). Die Größe der Selbsthemmung wird beeinflusst vom 

Konuswinkel, der Kontaktfläche des Konus, der Anpresskraft sowie den Reibungskoeffi-

zienten von Implantat und Abutment. Wirkt eine größere Kraft als die Haftreibung entge-

gen der Einschubrichtung des Konus auf die Verbindung ein, so löst sich diese (Zipprich 

et al., 2007). 
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Abb. 4: Schematische und vereinfachte Darstellung eines zylindrischen (links) sowie 
eines konischen Implantat-Abutment-Komplex (rechts) zur Veranschaulichung der 
Selbsthemmung. Unter Einwirkung einer extraaxialen Kraft kommt es bei der zylindri-
schen Verbindung zu einer deutlichen Bewegung zwischen Abutment (grau) und Im-
plantat (blau). Beim konischen Abutment entsteht durch das Anziehen der Schraube ein 
Anpressdruck im Bereich der Kontaktflächen. Die Klemmwirkung bzw. erhaltene Haft-
reibung verhindert eine Relativbewegung auch bei gelöster Schraube, was als Selbst-
hemmung bezeichnet wird.  
 

Ein weiteres Merkmal der Implantat-Abutment-Verbindung ist der Rotationschutz. Durch 

unterschiedlich gestaltete Indexformen verkantet das Abutment im Implantatkörper, was 

eine Sicherung gegen Rotation des Abutments in Richtung der Implantatachse zur Folge 

hat (Strub et al., 2011). Weiterhin erleichtert ein Rotationsschutz die korrekte Positionie-

rung des Abutments ohne weitere Übertragungshilfe vom Meistermodell auf das Implan-

tat im Mund des Patienten, insbesondere bei Einzelzahnkronen. Bei externen Verbin-

dungen befindet sich der Index außen am Implantat, bei internen Verbindung innerhalb 

des Implantatkörpers. Die Variationen im Design der Rotationssicherungen sind vielfältig 

und reichen von einem Sechskant bzw. mehreckigen Quader über Elemente wie drei 

bzw. vier Nuten oder eine Wellenform (Torx) bis hin zu vielen weiteren Geometrien. Die 

Extraaxiale 

Krafteinwirkung Krafteinwirkung durch 

Schraubenanzug

Selbsthemmung 

durch 

Klemmwirkung

Extraaxiale 

Krafteinwirkung Krafteinwirkung durch 

Schraubenanzug
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Abbildungen 5 bis 7 zeigen beispielhafte Indexformen verschiedener Hersteller. Auch 

bei den verschiedenen Indexformen bedarf es einer Spielpassung, um Reibung im 

Rahmen der Fügung zu vermeiden (Zipprich et al., 2007). Dadurch ergibt sich ein Rota-

tionsspiel zwischen Implantat und Abutment, welches durch Variation der Indexform und 

eine niedrige Fertigungstoleranz seitens der Hersteller im Laufe der Jahre deutlich redu-

ziert wurde (Richter, 2004a). 

  

Abb. 5: Abbildung der Implantat-Abutment-Verbindung Tube-in-Tube™ mit drei Nuten 
der Firma CAMLOG®. Links ist das Implantat mit den drei Aussparungen im Indexbe-
reich dargestellt, rechts das Abutment mit den entsprechenden Nuten. Beim Einbringen 
des Abutments gleiten die Nuten am Abutment in die Aussparungen im Inneren des Im-
plantats und bieten so eine einfache Positionierung sowie eine rotationssichere Verbin-
dung von Implantat und Abutment (mit freundlicher Genehmigung der Firma CAM-
LOG®). 
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Abb. 6: Abbildung der Implantat-Abutment-Verbindung CrossFit® mit vier Nuten der 
Firma Straumann®. Links und mittig ist in verschiedenen Ansichten das Implantat mit 
den vier Nuten (hellgrün) im Indexbereich dargestellt, rechts das Abutment mit den ent-
sprechenden Aussparungen. Beim Einbringen des Abutments gleiten die Nuten im Im-
plantatinneren in die Aussparungen am Abutment. Dies erleichtert die passgenaue Po-
sitionierung des Abutments im Implantat und schafft eine rotationsstabile Verbindung (© 
Institut Straumann AG, 2024. Alle Rechte vorbehalten. Mit freundlicher Genehmigung 
der Institut Straumann AG). 

 

  

Abb. 7: Abbildung der Implantat-Abutment-Verbindung TorcFit® mit einem Innensechs-
rund (Torx) der Firma Straumann®. Dargestellt ist eine Teilansicht des Implantats mit 
Torx-förmiger Aussparung. Das entsprechende Gegenstück findet sich am Abutment, 
wodurch ein einfaches Einbringen sowie eine rotationssichere Verbindung von Implan-
tat und Abutment gewährleistet wird (© Institut Straumann AG, 2024. Alle Rechte vorbe-
halten. Mit freundlicher Genehmigung der Institut Straumann AG). 
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1.2 Mögliche Komplikationen bei der Versorgung mit Implantaten 

Die langfristige Prognose bei der Versorgung mit Implantaten ist mittlerweile als sehr gut 

einzustufen. Über einen Zeitraum von 10 Jahren wird die Überlebensrate von dentalen 

Implantaten mit über 90 % beschrieben (Alghamdi und Jansen, 2020). Nur bei 3-8 % 

kommt es zum Implantatversagen (Nguyen et al., 2018). Die Prognose des implantat-

getragenen Zahnersatzes ist von der Art der prothetischen Versorgung abhängig: So 

wird bei Einzelzahnkronen eine 10-Jahres-Überlebensrate von 95,2 % beobachtet und 

bei festsitzendem Zahnersatz von 93,1 % (Rutkowski, 2022).  

Um den Erfolg eines Implantats beurteilen zu können, bedarf es verschiedener Kriterien. 

Die Entwicklung dieser Parameter über die letzten Jahrzehnte wurden von Karthik et al. 

(2013) untersucht. Insbesondere die Mobilität eines Implantats gibt Aufschluss über die 

erfolgreiche Osseointegration. Neben der klinischen Untersuchung in Bezug auf die Be-

weglichkeit lässt sich dies durch einen Klopftest mithilfe eines Instruments überprüfen: 

Ein heller Klang deutet auf eine gute knöcherne Einheilung hin, ein dumpfer Ton hinge-

gen auf eine bindegewebige Einheilung, bei der das Implantat von fibrösem Gewebe 

umgeben ist. Einen weiteren Hinweis auf einen möglichen Implantat-Misserfolg gibt die 

radiologische Untersuchung. Zeigt sich periimplantär eine Aufhellung, spricht dies eben-

falls gegen eine erfolgreiche Osseointegration des Implantats. In Hinblick auf den mar-

ginalen Knochenverlust wird im ersten Jahr ein Wert von 1,5 mm und in jedem weiteren 

Jahr ein Rückgang von 0,1 mm als unproblematisch und damit als Implantat-Erfolg an-

gesehen (Adell et al., 1981). Ein weiterer Faktor für den langfristigen Erhalt von Implan-

taten ist die Breite der befestigten Gingiva: Liegt diese bei weniger als 2 mm, ist dies 

häufig mit verstärkter Blutung auf Sondieren sowie einem höheren Knochenverlust as-

soziiert (Bouri et al., 2008). Da eine Periimplantitis ebenfalls einen häufigen Grund für 

den Verlust eines Implantats darstellt, sind eine entzündungsfreie, periimplantäre Muko-

sa mit geringer Blutung auf Sondierung sowie das Ausbleiben von erhöhten Taschentie-

fen und Suppuration Parameter für einen langfristigen Implantat-Erfolg (Franke et al., 

2013).  

Bei der Versorgung mit Implantaten lassen sich „frühe Komplikationen“ während der Im-

plantation bzw. während der Einheilphase sowie „späte Komplikationen“ in der Belas-

tungsphase unterscheiden (Behneke und Behneke, 2004). Sakka et al. (2012) definier-

ten als Hauptursachen für ein frühes Versagen von Implantaten eine suboptimale Kno-
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chenqualität sowie ein unzureichendes Knochenangebot, das Rauchen, systemische 

Erkrankungen und Medikamente, welche die Knochenheilung negativ beeinflussen (z. B. 

schlecht eingestellter Diabetes, Osteoporose, Bisphosphonate), Infektionen, eine man-

gelnde Primärstabilität des Implantats und intraoperative Komplikationen. Die Spätkom-

plikationen lassen sich differenzieren nach biologischen und mechanischen Ursachen 

(Behneke und Behneke, 2004). 

 

1.2.1 Biologische Komplikationen  

Von biologischen Spätkomplikationen spricht man, wenn der Körper nicht fähig ist, die 

erfolgreiche Osseointegration eines Implantats bzw. die Gesundheit des periimplantären 

Weichgewebes zu erhalten. Bei der Mukositis kommt es analog zur Gingivitis zu einer 

Entzündung der Mukosa, die das Implantat umgibt. Ursächlich dafür ist eine verstärkte 

Ansammlung an Plaque aufgrund von mangelnder Mundhygiene oder ein vorüberge-

hend geschwächtes Immunsystem des Patienten. Eine Mukositis äußert sich insbeson-

dere durch Symptome wie Schwellung, Rötung, Blutung sowie entzündliche Sekrete. 

Beschränkt sich der entzündliche Prozess nicht nur auf die Mukosa, sondern betrifft er 

zusätzlich auch das knöcherne Stützgewebe, wird dies als Periimplantitis bezeichnet. 

Hierbei kann es zum periimplantären Knochenverlust, einer Zunahme der Sondie-

rungstiefen, einer erhöhten Mobilität sowie den zuvor genannten typischen Entzün-

dungssymptomen kommen. Wie bei der Parodontitis sind die Ursachen für die Entste-

hung einer Periimplantitis multifaktoriell. Sie umfassen patientenindividuelle Aspekte wie 

eine pathogene Mikroflora, eine funktionelle Überlastung und die spezifische Immunab-

wehr sowie das Implantatlager betreffende Faktoren wie beispielsweise Knochenqualität 

und -quantität (Behneke und Behneke, 2004).  

 

1.2.2 Mechanische Komplikationen  

Zu den mechanischen Komplikationen zählen insbesondere die Lockerung der Verbin-

dungsschrauben mit einer 5-Jahres-Komplikationsrate von 8,8 %, der Retentionsverlust 

der Krone mit 4,1 % sowie das Abplatzen oder die Fraktur des Verblendmaterials an der 
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Suprakonstruktion mit 3,5 %. Die Komplikationsraten beziehen sich dabei auf implantat-

getragene Einzelkronen (Jung et al., 2012). Ursächlich für mechanische Komplikationen 

ist dabei häufig eine funktionelle Überbelastung, beispielsweise durch eine suboptimale 

Okklusion, Bruxismus oder Parafunktionen. Außerdem können eine fehlerhafte Gestal-

tung der Suprakonstruktion (z. B. durch Passungenauigkeiten oder falsche Dimensionie-

rung), ein falsches Drehmoment beim Anziehen der Schraube, Verschleiß- und Ermü-

dungserscheinungen sowie Mikrobewegungen zwischen den verschiedenen Komponen-

ten zum technischen Versagen führen (Behneke und Behneke, 2004). Das Risiko der 

Schraubenlockerung steigt bei externen gegenüber internen Implantat-Abutment-Verbin-

dungen sowie bei abgewinkelten gegenüber geraden Abutments (Sailer et al., 2022). 

 

1.2.3 Mikrospaltbildung am Implantat-Abutment-Interface  

Bei zweiteiligen Implantatsystemen wird das Abutment wie in Kapitel 1.1 bereits be-

schrieben mit dem Implantat verschraubt. Den Kontaktbereich zwischen den beiden 

Komponenten bezeichnet man auch als Implantat-Abutment-Interface. Je nach Verbin-

dungsdesign und Geometrie des Rotationsschutzes entsteht bei Belastung des Abut-

ments in einem Winkel zur Implantatachse ein unterschiedlich großer Spalt zwischen 

Implantat und Abutment (Wylezalek, 2020). Dieser Mikrospalt bildet eine Verbindung 

des Implantat-Innenraumes zur Mundhöhle und bietet Mikroorganismen die Möglichkeit, 

einzudringen. Dieses Phänomen wird auch als Microleakage bezeichnet. Es kann zur 

Entstehung einer Periimplantitis und folglich zum Versagen des Implantats beitragen. 

Beeinflusst wird die Penetration der Bakterien neben dem Design der Implantat-Abut-

ment-Verbindung unter anderem von der Passgenauigkeit von Implantat und Abutment, 

dem verwendeten Drehmoment, der Art der Mikroorganismen sowie der Mikrobewegung 

der verschiedenen Komponenten während der Kaubelastung (Mao et al., 2023). 

Mishra et al. (2017) stellten in ihrer Übersichtsarbeit heraus, dass interne Verbindungen 

in verschiedenen Studien eine geringere bakterielle Belastung aufwiesen als externe. 

Insbesondere konische Verbindungsdesigns wirkten sich positiv auf das Microleakage 

aus. Bei dynamischer Belastung zeigte sich eine stärkere Besiedelung mit Mikroorga-

nismen gegenüber der rein statischen Belastung. Sind Bakterien in den Bereich des Im-

plantat-Abutment-Interface eingedrungen, können sie sich dort in einem feuchtwarmen 
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Milieu geschützt vor äußeren Einflüssen wie Mundhygienemaßnahmen ideal vermehren. 

Kommt es nun durch Kaubelastung zur Mikrobewegung und folglich zum zyklischen Öff-

nen und Schließen des Spalts zwischen Implantat und Abutment, werden die Bakterien 

und ihre Endotoxine in das umliegende Gewebe gepumpt. In Folge dieser Kontaminati-

on kann es zu einer verstärkten Knochenresorption kommen (Zipprich et al., 2007). Liu 

und Wang (2017) hoben in ihrer Literaturübersicht hervor, dass Mikrobewegung sowie 

Mikrospalt in Wechselwirkung zu dem Auftreten von Microleakage und mechanischer 

Schädigung führe. Dadurch komme es wiederum zur Förderung der Mikrobewegung 

sowie des Mikrospalts und in Folge dessen zu einem verstärkten Knochenverlust bzw. 

einer Periimplantitis.  

 

1.3 Aktuelle Studienlage  

In der Literatur finden sich zahlreiche Studien, die sich mit dem Einfluss der verschiede-

nen Implantat-Abutment-Verbindungen auf die Spaltgröße und die Mikrobewegung be-

schäftigen. Hermann et al. (2001) inserierten dazu verschraubte sowie verschweißte Im-

plantate mit unterschiedlichen Spaltgrößen von 10 µm, 50 µm und 100 µm in den Unter-

kieferknochen von Hunden. Durch das Verschweißen der Implantat-Abutment-Komplexe 

wurde jegliche Bewegung zwischen den Komponenten ausgeschlossen. Bei der histo-

metrischen Auswertung zeigte sich bei den verschraubten Implantaten im Vergleich zu 

den verschweißten ein signifikant höherer krestaler Knochenverlust. Für die Größe des 

Mikrospaltes konnte kein signifikanter Einfluss festgestellt werden, selbst bei einer ge-

ringen Spaltgröße von unter 10 µm kam es bei zweiteiligen Implantat-Abutment-

Komplexen zu einem verstärkten krestalen Knochenabbau. 

Canullo et al. (2015) untersuchten in ihrer Querschnittsstudie die bakterielle Kontamina-

tion verschiedener Implantat-Abutment-Verbindungen nach einer funktionellen Belas-

tung von fünf Jahren. Mittels quantitativer real-time PCR wurden die Gesamtzahl an 

Bakterien sowie zehn mit Parodontitis- bzw. Periimplantitis-assoziierte Mikroorganismen 

betrachtet. Dabei zeigte sich, dass alle Verbindungsdesigns nach fünf Jahren bakteriell 

besiedelt waren. Die verschiedenen Implantat-Abutment-Verbindungen wiesen hingegen 

qualitativ und quantitativ Unterschiede hinsichtlich der Bakterien insbesondere im Inne-
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ren des Implantat-Abutment-Komplexes auf, wobei interne und konische Verbindungs-

designs die besten Ergebnisse erreichten.  

Steinebrunner et al. (2005) untersuchten die bakterielle Besiedelung des Implantat-Abut-

ment-Interface verschiedener Implantatsysteme unter dynamischer Belastung. Dabei 

wurde eine Bakteriensuspension in das Innere von fünf Implantatsystemen eingebracht, 

der Implantat-Abutment-Komplex in eine Nährlösung getaucht und in einem Kausimula-

tor 1.200.000 Zyklen mit einer Kraft von 120 N ausgesetzt. Es zeigten sich bezüglich der 

Zahl an Kauzyklen bis zur Penetration der Bakterien statistisch signifikante Unterschiede 

zwischen den verschiedenen Implantatsystemen. Auch Zipprich et al. (2007) beschäftig-

ten sich mit dem dynamischen Verhalten verschiedener Implantat-Abutment-Verbin-

dungen. Die Abutments wurden in einem Winkel von 30° mit einer Kraft von 200 N be-

lastet, der Kraftangriffspunkt lag 8 mm von der Implantatschulter entfernt. Das Implantat-

Abutment-Interface wurde während der Belastung röntgenologisch und mit einer Digital-

kamera in Form von 1.000 Bildern/s überwacht, um mögliche Mikrobewegungen zu er-

fassen. Dabei beobachteten Zipprich et al. Mikrobewegungen bei allen Verbindungen 

ohne Selbsthemmung, die präzisen konischen Implantat-Abutment-Designs mit Selbst-

hemmung hingegen zeigten keine Mikrobewegungen. 

In ihrer narrativen Übersichtsarbeit beschäftigten sich Lauritano et al. (2020) mit dem 

Einfluss verschiedener Implantat-Abutment-Verbindungen auf das bakterielle Leakage 

und folglich dem Auftreten einer Periimplantitis. Dazu durchsuchten sie verschiedene 

Datenbanken und bezogen 22 klinische Studien sowie 11 Übersichtsarbeiten mit einer 

Gesamtstichprobe von 2110 Implantaten in ihre Untersuchungen mit ein. Es zeigte sich 

ein klarer Zusammenhang zwischen dem Verbindungsdesign und der bakteriellen Be-

siedelung der Schnittstelle zwischen Implantat und Abutment. Kein Verbindungsdesign 

konnte eine optimale Abdichtung am Implantat-Abutment-Interface bieten. Sowohl die 

konischen als auch die gemischten Verbindungen, bei der die konische Verbindung mit 

einer definierten Geometrie wie beispielsweise einem Achtkant kombiniert wird, wiesen 

allerdings geringere Mikrospalten und eine niedrigere bakterielle Besiedelung auf als die 

übrigen Verbindungsdesigns, wie z. B. der externen oder internen Sechskantverbin-

dung. Außerdem zeigten die konischen und gemischten Implantat-Abutment-

Verbindungen unter axialer und lateraler Belastung eine höhere Stabilität, weniger Mik-
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robewegung und einen geringeren „Pumpeffekt“. Die definierte Geometrie dient der ge-

mischten Verbindung zusätzlich als Rotationsschutz.  

Caricasulo et al. (2018) beschäftigten sich in ihrer Übersichtsarbeit mit dem Einfluss der 

Implantat-Abutment-Verbindung (extern, intern, konisch) auf den periimplantären Kno-

chenverlust auf der Basis von 14 verschiedenen Studien. Dabei zeigte sich, dass bei 

externen Verbindungen ein höherer Knochenabbau auftritt als bei internen Verbindun-

gen, insbesondere bei dem konischen Verbindungstyp.  

Camps-Font et al. (2023) kamen in ihrer systematischen Übersichtsarbeit zum Einfluss 

verschiedener Implantat-Abutment-Verbindungen auf den Erfolg von implantatgetrage-

nem Zahnersatz ebenfalls zu der Schlussfolgerung, dass konische Verbindungen die 

besten Ergebnisse in Bezug auf die Überlebensrate des Implantats, den periimplantären 

Knochenverlust und prothetische Komplikationen erzielen. Dabei sind allerdings die rela-

tiv kurze Belastungsphase von einem Jahr sowie weitere mögliche individuelle Einfluss-

faktoren, wie das spezifische Implantatdesign (Durchmesser, Länge etc.), chirurgische, 

prothetische oder patientenbezogene Aspekte, zu beachten. 

 

1.3.1 Vorarbeiten aus der Dissertation von Martina Wylezalek  

Die Fragestellung der vorliegenden Dissertation baut auf den Ergebnissen der Disserta-

tion „Numerische Untersuchungen der Spaltbildung und Mikrobewegung zwischen Im-

plantat und Abutment an verschiedenen Interface-Geometrien“ von Frau Dr. Martina 

Wylezalek (Wylezalek, 2020) auf. 

Dabei wurde für ihre Studie mit der Finite-Elemente-Methode eine idealisierte Abutment-

form basierend auf den originalen CAD-Daten des Tiologic® Twinfit-Implantats der Firma 

Dentaurum® (Ispringen) mithilfe des Programms MSC.Marc/Mentat von MSC Software 

Corporation (Santa Ana, Kalifornien, USA) in der Version von 2015 konstruiert. Außer-

dem wurden weitere Geometrien modelliert, die Konuslänge sowie der Konuswinkel va-

riiert und ein Modell mit Platform-Switching erstellt, um den Einfluss dieser Parameter in 

die Untersuchung mit einzubeziehen. Für eine bessere Vergleichbarkeit zu bereits exis-

tierenden Studien wurde darüber hinaus ein weiteres Modell mit einer zylindrischen 

Form konstruiert. Somit ergaben sich für Wylezaleks Studie acht Ausgangsmodelle mit 

verschiedenen Verbindungsdesigns. Um die Auswirkungen der Rotationssicherung auf 
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die untersuchten Parameter zu ermitteln, wurden für jeden Verbindungstyp Modelle mit 

vier verschiedenen Indexformen modelliert, basierend auf den handelsüblichsten Index-

formen. Für die so entstandenen 32 Modelle wurde die Schraube mit einer Kraft von 200 

N angezogen, was einem Drehmoment von 35 Ncm gleichkommt. Im Anschluss erfolgte 

die Belastung des Abutment mit einer Kraft von 500 N der DIN EN ISO 14801 (2017) 

entsprechend in einem Winkel von 30° zur Achse des Implantats und 8 mm über der 

Implantatschulter. 

Bei allen Modellen konnten unter Belastung Spaltbildungen und Mikrobewegungen beo-

bachtet werden. Die konischen Verbindungen wiesen mit im Minimum 20 µm geringere 

Mikrospalten auf als die übrigen Verbindungsdesigns, mit bis zu 483 µm gleichzeitig al-

lerdings höhere Werte in Bezug auf die Mikrobeweglichkeit. In der Region des Konus 

und der Implantatschulter war die Spannung im Vergleich erhöht, während die Abut-

mentschraube entlastet wurde. Die Parameter Konuslänge, Konuswinkel sowie Index-

länge hatten keine signifikanten Auswirkungen auf die Mikrospaltbildung. Die verschie-

denen Indexformen hatten durchaus Einfluss auf die Mikrobeweglichkeit und insbeson-

dere bei den zylindrischen Verbindungen auch auf die Spaltbildung. So konnten bei vie-

len Modellen mit wellenförmigem oder hexagonalem Rotationsschutz größere Mikrospal-

ten, eine höhere Mikrobeweglichkeit des Abutments sowie eine höhere Belastung der 

Abutmentschraube beobachtet werden. 

 

1.4 Brücken als prothetische Suprakonstruktion 

Implantate eignen sich zur Versorgung verschiedener klinischer Situationen, von der 

Einzelzahnlücke über den teilbezahnten bis hin zum unbezahnten Kiefer. Man unter-

scheidet beim implantatgetragenen Zahnersatz zwischen festsitzendem Zahnersatz im 

Sinne einer Einzelzahnkrone oder einer Brückenkonstruktion und herausnehmbaren 

Versorgungen, welche beispielsweise mittels Kugelkopf-Attachments, Stegkonstruktio-

nen oder Doppelkronen verankert werden (Richter, 2004b). Da in der vorliegenden Stu-

die die Mikrobeweglichkeit und Spaltbildung am Implantat-Abutment-Interface einer drei-

gliedrigen Brücke untersucht wird, beschäftigt sich dieses Kapitel primär mit der festsit-

zenden Versorgung eines teilbezahnten Kiefers.  
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In diesem Fall gibt es grundsätzlich drei verschiedene Therapiekonzepte: eine rein im-

plantatgetragene Brücke, mit Einzelkronen versorgte Implantate sowie eine Verbund-

brücke zwischen Zahn und Implantat. Dabei hängt die Wahl des am besten geeigneten 

Verfahrens unter anderem vom individuellen Knochenangebot, der Spanne der Versor-

gung und der Pfeilerwertigkeit der einzubeziehenden Zähne ab.  

Die rein implantatgetragene Brücke ist insbesondere dann indiziert, wenn aufgrund der 

anatomischen Verhältnisse oder auf Wunsch des Patienten nicht alle fehlenden Zähne 

durch Implantate mit Kronen ersetzt werden können oder sollen. Dabei sollte auf eine 

möglichst parallele Implantatinsertion geachtet werden. Die Brückenspanne sollte den 

Seitenzahnbereich im Unterkiefer aufgrund dessen natürlicher Deformation nicht über-

schreiten, da dies unter Belastung zu einer ungünstigen Spannung am Implantat-

Knochen-Interface führen könnte (Richter, 2004b).  

Verschiedene individuelle Parameter, wie unter anderem die Gesichtsform des Patien-

ten, die Länge des Unterkiefers oder die Knochenstruktur, führen zu einer recht großen 

Spanne der möglichen Unterkieferdeformation von einigen Mikrometern bis zu ca. 1 mm 

(Caggiano et al., 2023). In der aktuellen Literatur wird die natürliche Deformation des 

Unterkiefers und die Gestaltung der implantatgetragenen prothetischen Suprakonstruk-

tion in diesem Zusammenhang widersprüchlich diskutiert. Einige Autoren empfehlen bei 

einer rein auf Implantaten gestützten Versorgung des zahnlosen Unterkiefers eine Tei-

lung der Suprakonstruktion, um mögliche Spannungen zu reduzieren. Andere Studien 

kommen zu der Schlussfolgerung, dass eine einteilige Prothetik die entstehenden 

Spannungen möglichst gleichmäßig auf die verschiedenen Implantate verteilt. Während 

ein Teil der Autoren herausfand, dass das Material der Suprakonstruktion bei einem ge-

ringeren E-Modul die Spannung reduzieren kann, konnten andere Untersuchungen kei-

nen signifikanten Einfluss der Elastizität des Materials nachweisen. Auch zu der optima-

len Anzahl und Positionierung der Implantate für eine ideale prothetische Versorgung 

eines zahnlosen Unterkiefers konnten Caggiano et al. in ihrer systematischen Literatu-

rübersicht keine einheitliche Meinung finden (2023). 

Am Beispiel einer dreigliedrigen Brücke untersuchten Silveira et al. (2021) die Auswir-

kungen der Pfeileranzahl (zwei oder drei Implantate) auf die Spannungsverteilung. Bei 

der Konstruktion mit zwei Implantaten zeigte sich eine höhere Spannung in den Implan-
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taten und im Knochen, woraus sie schlossen, dass sich die Anzahl der Implantate posi-

tiv auf die mechanische Belastung während des Kauvorgangs auswirkt.  

Eine alternative Versorgung mit implantatgetragenen Einzelkronen bietet eine gute Ver-

teilung der Kaubelastung auf eine größere Anzahl an Pfeilern, schließt mögliche Span-

nungen durch Verblockung wie bei einer Brückenkonstruktion aus und erleichtert dem 

Patienten eine optimale Reinigung.  

Die prothetische Versorgung durch eine Verbundbrücke zwischen Zahn und Implantat 

wird in der Literatur kontrovers diskutiert. In einer systematischen Übersichtsarbeit un-

tersuchten La Monaca et al. (2021) die Überlebens- und Komplikationsraten von rein 

implantatgetragenem im Vergleich zur Kombination aus zahn- und implantatgetrage-

nem, festsitzendem Zahnersatz. Dabei stellten sie zwischen beiden Therapiekonzepten 

keine statistisch signifikanten Unterschiede in Bezug auf das Versagen der Abutments 

der Implantate bzw. der Pfeilerzähne, das Versagen der prothetischen Versorgung oder 

biologische sowie prothetische Komplikationen fest. Dennoch zeigte sich bei den kombi-

nierten Konstruktionen eine leicht erhöhte Rate an Implantatversagen gegenüber der 

rein implantatgetragenen Versorgung. In der Literatur wird außerdem immer wieder über 

Fälle von Intrusionen der Pfeilerzähne bei Kombinationsarbeiten berichtet, insbesondere 

bei nicht-starren Verbindungen bzw. in Folge einer Fraktur oder Lockerung einer starren 

Verbindung (Lindh, 2008). Die rein implantatgetragene prothetische Versorgung bleibt 

folglich die Therapie erster Wahl, die Kombination von Zahn und Implantat bietet in Ab-

hängigkeit von der klinischen Situation allerdings eine akzeptable Behandlungsalternati-

ve (La Monaca et al., 2021).  

Bezüglich der Verankerungsmechanismen von festsitzendem Zahnersatz auf Implanta-

ten unterscheidet man das Verschrauben der prothetischen Suprakonstruktion vom Ze-

mentieren. Verschraubte Arbeiten sind meist zahntechnisch anspruchsvoller, ermögli-

chen im Gegenzug allerdings ein leichteres Entfernen der Suprakonstruktion, beispiels-

weise für mögliche Reparaturen oder die Therapie des periimplantären Gewebes. Dafür 

ist häufig ein okklusaler Zugang zum Schraubkanal nötig, welcher mit Kunststoff abge-

deckt werden kann, aber unter Umständen ästhetische Einbußen mit sich bringt. Insbe-

sondere im Frontzahnbereich wird implantatgetragener Zahnersatz deshalb häufig ze-

mentiert (Richter, 2004b). Im Vergleich beider Verankerungsmechanismen wurden bei 

zementiertem Zahnersatz in verschiedenen Studien eine höhere Anzahl an Entzün-
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dungszellen und eine stärkere Assoziation mit dem Auftreten von biologischen Kompli-

kationen wie einer periimplantären Mukositis festgestellt. Zurückgeführt wurde dies pri-

mär auf überschüssige Zementreste sowie einen möglichen Zementspalt zwischen der 

prothetischen Suprakonstruktion und dem Abutment. Bei verschraubten Arbeiten kam es 

hingegen häufiger zu technischen Komplikationen wie dem Verlust der Abutment-

schraube (Thoma et al., 2018). Alternativ zur okklusalen Verschraubung besteht die 

Möglichkeit der transversalen Verschraubung. Aufgrund des erschwerten Zugangs im 

Mund des Patienten und des komplizierteren Handlings findet diese Befestigungsvarian-

te eher seltener Verwendung (Richter, 2004b). 

 

1.5 Brückenmaterialien 

Über die Jahre hat die Vielfalt verschiedener Materialien für festsitzenden Zahnersatz im 

Sinne von Kronen und Brücken mehr und mehr zugenommen. Metallbasierte Rekon-

struktionen galten lange Zeit als Goldstandard. Dabei wurde das Metallgerüst ganz oder 

teilweise keramisch verblendet (Pjetursson et al., 2015). Die metallischen Werkstoffe für 

festsitzenden Zahnersatz werden unterteilt in Edelmetall-Legierungen (EM-Legierung-

en), edelmetallfreie bzw. Nichtedelmetall-Legierungen (NEM-Legierungen) und Titan. 

Die Edelmetall-Legierungen, häufig goldhaltige Legierungen, zeichnen sich durch eine 

gute Korrosionsbeständigkeit und eine hohe Biokompatibilität aus. Je nach Zusammen-

setzung der Legierung kann die Festigkeit des Werkstoffes erhöht werden. Aufgrund der 

geringeren Kosten bieten NEM-Legierungen aus wirtschaftlicher Sicht eine Alternative 

zu EM-Legierungen. Sie lassen sich in Nickel-Chrom- sowie Cobalt-Chrom-Legierungen 

einteilen und weisen bei geeigneter Legierungszusammensetzung ebenfalls eine hohe 

Korrosionsfestigkeit auf. Erklären lässt sich diese durch die Bildung einer schützenden 

Oxidschicht auf der metallischen Oberfläche. Titan besitzt eine besonders hohe Biover-

träglichkeit und hat sich insbesondere als Werkstoff für Implantate bewährt. Aufgrund 

der schwierigen Verarbeitung in der Gusstechnik und aus ästhetischen Gründen hat es 

in der Kronen- und Brückenprothetik hingegen keine große Bedeutung (Fischer, 2011).  

Um die ästhetischen Vorteile der keramischen Werkstoffe mit den Anforderungen an 

dentale Gerüstmaterialien zu kombinieren, fanden hochfeste Keramiken, insbesondere 

Zirkonoxid, Einzug in die Zahnmedizin (Pjetursson et al., 2015). Dank seiner hohen Bie-
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gefestigkeit (900-1400 MPa) und Bruchzähigkeit hält es den Kaukräften stand und eig-

net sich zudem für das CAD/CAM-Verfahren. Dadurch werden die Behandlungskosten 

reduziert und die Behandlungszeit verkürzt (Sailer et al., 2018). In Ihrer systematischen 

Übersichtsarbeit untersuchten Sailer et al. (2018) die Überlebens- und Komplikationsra-

ten von implantatgetragenem, festsitzendem Zahnersatz aus Zirkonoxidkeramik im Ver-

gleich zu Metallkeramik. Es zeigte sich eine signifikant niedrigere 5-Jahres-

Überlebensrate bei den Versorgungen mit Zirkonoxidkeramik. Mehrgliedrige festsitzende 

Implantatversorgungen aus Metallkeramik wiesen dabei eine kumulative 5-Jahres-

Überlebensrate von 98,7 % auf, Arbeiten aus Zirkonoxidkeramik 93 %. Insbesondere 

Frakturen oder das Abplatzen der Verblendkeramik führten in dieser Gruppe häufiger zu 

einem Verlust der prothetischen Konstruktion als bei den Metallkeramik-Restaurationen. 

Die 5-Jahres-Chipping-Rate der Verblendkeramik lag bei der Metallkeramik bei 11,6 % 

und bei der Zirkonoxidkeramik bei 13,9 %. Versorgungen aus monolithischem Zirkon-

oxid könnten durch eine geringere Absplitterungsrate der Keramik eine Alternative zur 

verblendeten Zirkonoxidkeramik sein. Da zum Zeitpunkt der Studie noch keine ausrei-

chende Analyse zu den Mittel- und Langzeitergebnissen vorlag, stellte die Metallkeramik 

für die Autoren weiterhin den Goldstandard bei der festsitzenden Versorgung von Im-

plantaten dar.  

In den letzten Jahren finden polymere Gerüstmaterialien als metallfreie Alternativmateri-

alien immer mehr Anwendung in der Zahnmedizin. Polyetheretherketon (PEEK) stellt 

dabei das am häufigsten verwendete Material dar (Rodríguez et al., 2021). Es zeichnet 

sich durch eine gute Biokompatibilität und ein geringes Allergiepotential aus, wodurch es 

sich insbesondere für Patienten mit einer Unverträglichkeit gegen bestimmte Metalle 

oder Werkstoffe eignet. Die gute Polierbarkeit führt zu einer geringen Affinität zur 

Plaquebildung, durch seine Röntgendurchlässigkeit werden Artefakte in der Bildgebung 

reduziert. PEEK besitzt einen niedrigen E-Modul (3-4 GPa), welcher im Vergleich zu 

metallischen Legierungen der menschlichen Kortikalis ähnelt. Die Verformbarkeit des 

Materials ermöglicht eine günstige Spannungsverteilung und reduziert damit die Last auf 

die Pfeilerzähne bzw. Abutments. Um die Zugfestigkeit zu erhöhen, kann das PEEK 

durch Glas- oder Kohlenstofffasern verstärkt werden (Wang et al., 2022).  

Rodríguez et al. (2021) untersuchten in einer In-vitro-Studie unter anderem die Bruchbe-

lastung einer dreigliedrigen, posterioren, CAD-CAM-gefrästen Brücke aus einer CoCr-
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Legierung, aus Zirkonoxid sowie aus PEEK. Alle drei Materialien wiesen Bruchlastwerte 

von mehr als 1000 N auf und hielten damit klinischen Kaubelastungen einschließlich 

möglicher Parafunktionen stand. Die Gruppe der metallischen Restauration erreichte 

dabei mit mehr als 10.000 N die höchsten Werte, gefolgt von der PEEK-Gruppe (3132 

N) und der Gruppe an Gerüsten aus Zirkonoxid (1859 N).  

Wachtel et al. (2019) beschäftigten sich in ihrer Studie mit dem bakteriellen Leakage 

und den Biegemomenten einer implantatgetragenen, verschraubten und kompositver-

blendeten Einzelzahnkrone aus PEEK. Dabei konnten sie beobachten, dass das Titani-

mplantat sowie die Abutmentschraube durch die elastischen Eigenschaften des PEEK-

Gerüsts geschützt werden. Der Biegepunkt wurde dabei in den koronalen Anteil ver-

schoben, sodass es bei einer Überbelastung lediglich zu einer Fraktur der Krone kam, 

während das Implantat unbeschädigt blieb. Im Gegensatz dazu wurde in früheren Stu-

dien festgestellt, dass eine starke Biegebelastung bei Aufbauten aus starren Materialien 

wie Metall oder Zirkonoxid zu einer Verformung der Implantatschulter führen kann.  

Außerdem konnten Wachtel et al. (2019) in Ihrer Studie unter zyklischer Kaubelastung 

einer PEEK-Krone auf einem Titanimplantat eine absolute Bakteriendichtigkeit doku-

mentieren. Neben der engen Positionierung der Kontaktflächen von Implantat und 

Abutment führen die Autoren diese Beobachtung darauf zurück, dass sich die Supra-

konstruktion unter Belastung durch die hohe Elastizität des Materials verformt. Folglich 

kommt es zu einer geringeren Mikrobewegung am Implantat-Abutment-Interface und 

einer besseren Abdichtung gegen Bakterien. Um die klinische Bedeutung dieser Ergeb-

nisse näher zu untersuchen, sind weitere Studien nötig.  

Ein weiteres Hochleistungspolymer aus der Gruppe der Polyacryletherketone (PAEK) in 

der Zahnmedizin ist Pekkton (PEKK). Es unterscheidet sich vom PEEK durch den E-

Modul (5,1 GPa) und seine verbesserten Eigenschaften, unter anderem eine bessere 

Zug- und Biegefestigkeit, seine um 80 % höhere Druckfestigkeit und seine überlegenen 

Langzeitermüdungseigenschaften im Vergleich zu unverstärktem PEEK (Dawson et al., 

2018; Zol et al., 2023).  Alqurashi et al. (2020) beschrieben in ihrer Studie gute mecha-

nische, physikalische und chemische Eigenschaften für PEKK sowie ein breites restau-

ratives, prothetisches und implantologisches Anwendungsgebiet. Da das Material erst 

seit kurzer Zeit Verwendung in der Zahnmedizin findet, bedarf es weiterer Studien für 

eine Langzeit-Beurteilung. 
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1.6 Finite-Elemente-Methode 

Bei der Finite-Elemente-Methode (FE-Methode) handelt es sich um ein numerisches 

Berechnungsverfahren, mit dem technisch-physikalische Vorgänge näherungsweise 

simuliert werden können. Dabei wird ein Körper in viele kleine Elemente mit einer einfa-

chen Geometrie unterteilt, was als Diskretisierung bezeichnet wird (Meißner und Mauri-

al, 2000). Diese endlich großen (finiten) Elemente sind in ihren Eckpunkten durch Kno-

ten begrenzt, über die verschiedene Elemente miteinander netzartig verbunden werden 

und so das Finite-Elemente-Modell bilden (FE-Modell). Je kleiner die Elemente und je 

feinmaschiger das FE-Modell konstruiert wird, desto genauer verläuft die Simulation. 

Allerdings geht die hohe Anzahl an Elementen gleichzeitig mit einer höheren Rechen-

leistung und -dauer einher (Klein, 2012). 

Den verschiedenen Modellanteilen lassen sich unterschiedliche Materialeigenschaften 

und Randbedingungen zuordnen, die das Verhalten des Körpers unter Belastung beein-

flussen und eine möglichst realitätsnahe Simulation zulassen. Zusätzlich werden die 

einwirkenden Kräfte in ihrer Größe, ihrer Richtung sowie die Kraftangriffspunkte defi-

niert, um die zu untersuchende Belastungssituation darzustellen. In der nachfolgenden 

automatischen Berechnung wird simuliert, wie sich die Knoten des Modells verschieben 

und welche Spannungen und Verformungen dabei entstehen. Die Simulationsergebnis-

se werden anschließend im Postprozessor grafisch dargestellt und können entspre-

chend der individuellen Fragestellung ausgewertet werden (Softguide®, 2024). 

Ursprünglich wurde die Finite-Elemente-Methode vor allem in der Ingenieurswissen-

schaft genutzt, um das Verhalten einer Konstruktion oder eines neuen Werkstoffs zu 

prüfen und damit beispielsweise Produktionsprozesse zu verkürzen. Mittlerweile findet 

sie aber auch in der Zahnmedizin Anwendung, indem beispielsweise klinische Frage-

stellungen ohne aufwendige und kostenintensive In-vitro- oder In-vivo-Studien unter-

sucht und Parameter wie Materialeigenschaften, Krafteinwirkung oder ähnliches schnell 

und unkompliziert variiert werden können. Dabei sollte die direkte Anwendbarkeit der 

Simulationsergebnisse einer Finite-Elemente-Analyse (FE-Analyse oder FEA) auf die 

klinische Situation mit patientenindividuellen Einflussfaktoren allerdings stets kritisch 

reflektiert werden.  

In verschiedenen Studien beschäftigten sich Autoren mit der Übertragbarkeit bzw. Vali-

dierung der FE-Methode. Li et al. (2019) untersuchten den Zusammenhang zwischen 
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der Mikrobewegung am Implantat-Abutment-Interface mithilfe einer zweistufigen Finite-

Elemente-Analyse sowie von In-vitro-Experimenten für drei unterschiedliche Implantat-

designs. Dabei fanden sie eine positive Korrelation zwischen den Ergebnissen der FE-

Analyse sowie der In-vitro-Untersuchung. Die Autoren schlussfolgerten daraus, dass die 

FE-Methode sich gut dazu eignet, die Mikrobewegungen zwischen Implantat und Abut-

ment nach Belastung zu erfassen. Jörn et al. (2016) verglichen in ihrer Studie die FE-

Analyse und die Mikrocomputertomographie (Mikro-CT) als Methoden zur Bestimmung 

der Mikrospaltbildung zwischen Implantat und Abutment unter einer schrägen Belastung 

von 200 N. Dabei beobachteten sie im Mikro-CT Spaltbreiten von bis zu 13 µm und bei 

der FE-Methode von bis zu 10 µm. Die Autoren folgerten daraus, dass die FE-Analyse 

eine geeignete Methode darstellt, um die Mikrospaltbildung an dentalen Implantaten zu 

untersuchen. Im Vergleich zu radiologischen Methoden ist sie nicht durch die Auflösung 

der Spaltbreiten limitiert und ermöglicht Aussagen über die Spannungsverteilung sowie 

möglicher plastischer Verformungen. 

He et al. (2019) untersuchten ebenfalls die Mikrospaltbildung unter schräger, zyklischer 

Belastung von bis zu 220 N mittels Mikro-CT und FE-Analyse. Dazu verwendeten sie 

Implantate mit einem konischen und einem externen hexagonalen Verbindungsdesign. 

Sowohl mittels FE-Analyse als auch mittels Mikro-CT zeigte sich bei den konischen Ver-

bindungen bei einer Last von etwa 100 N ein Microleakage in das Innere des Implantats, 

bei den externen hexagonalen Verbindungen bereits bei einer Last von ca. 40 N. Die 

Ergebnisse beider Methoden stimmten folglich gut überein. Wiest et al. (2018) vergli-

chen in Ihrer Studie die Bestimmung von Mikrospalten an dentalen Implantaten mittels 

FE-Analyse mit der experimentellen In-vitro Messung mithilfe von Synchrotronstrahlung. 

Die Synchrotron-Radiographie bietet im Gegensatz zur Verwendung von herkömmlichen 

Röntgenstrahlen eine hohe räumliche Auflösung der Innenbereiche des untersuchten 

Implantats. Es konnte eine hohe Übereinstimmung der gemessenen Mikrospaltwerte am 

Implantat-Abutment-Interface beider Methoden beobachtet werden, wodurch die FE-

Analyse erfolgreich validiert wurde. 

In ihrer Literaturrecherche zur Validierung von FE-Analysen von Zahnimplantaten stell-

ten Chang et al. (2018) fest, dass die Verwendung der FEA für dentale Implantate sowie 

den umgebenen Knochen in den letzten Jahrzenten zwar immer weiter zugenommen 
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hat, eine realitätsnahe bzw. High-Level-Validierung in diesem Bereich allerdings noch 

selten ist. 

 

1.7 Fragestellungen und Ziele 

Wie in Kapitel 1.2 bereits erläutert, ist es für den langfristigen Erfolg einer Implan-

tatversorgung entscheidend, dass sowohl die Mikrobewegung als auch die Spaltbildung 

zwischen Implantat und Abutment möglichst weit reduziert werden. Dadurch sollen me-

chanische Komplikationen wie Schraubenlockerungen oder Frakturbildung sowie biolo-

gische Komplikationen wie das Microleakage und die Bildung einer Periimplantitis ver-

hindert werden. Frühere Studien haben bereits gezeigt, dass sowohl das Verbindungs-

design des Implantat-Abutment-Interfaces als auch die Wahl des Rotationsschutzes 

grundsätzlich Einfluss auf die Mikrobeweglichkeit sowie die Spaltbildung haben. Auch 

die Auswahl des Materials der Suprakonstruktion scheint über unterschiedliche Werk-

stoffeigenschaften und verschieden starke Dämpfung der Kaukräfte eine Auswirkung auf 

die Langlebigkeit einer Implantatversorgung zu haben.  

Aufbauend auf der Arbeit von Wylezalek (2020) sollen in dieser Studie zunächst an aus-

gewählten idealisierten Modellen eines Implantat-Abutment-Komplexes mögliche Aus-

wirkungen der Rotation des Index zur einwirkenden Kraft sowie das extraaxiale Ver-

schieben des Kraftangriffspunktes um 1 mm bzw. 5 mm betrachtet werden. Mithilfe der 

Ergebnisse dieser Versuchsreihen soll entschieden werden, ob beide Parameter in die 

nachfolgenden Simulationen am Brückenmodell einbezogen werden müssen. 

In den weiteren Simulationsreihen dieser Studie soll die Spaltbildung und Mikrobeweg-

lichkeit anhand ausgewählter Verbindungsgeometrien mit verschiedenen Rotationssi-

cherungen am Modell einer implantatgetragenen, dreigliedrigen Brücke untersucht wer-

den. Dazu wird mithilfe einer Finite-Elemente-Analyse in verschiedenen Simulationen 

das mechanische Verhalten der einzelnen Komponenten in unterschiedlichen Belas-

tungssituationen betrachtet. Neben dem Verbindungsdesign, der Rotationssicherung 

und der Belastung wird außerdem beispielhaft das Material der Suprakonstruktion vari-

iert. 

Folgende Fragestellungen sollen in dieser Studie untersucht werden: 
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- Hat die Rotation des Index zur einwirkenden Kraft sowie das extraaxiale Ver-

schieben des Kraftangriffspunktes um 1 mm bzw. 5 mm Auswirkungen auf die 

Mikrobewegungen sowie die Größe des Mikrospalts? Müssen diese Parameter 

folglich in den Simulationen am Brückenmodell berücksichtigt werden?  

- Welchen Einfluss haben die verschiedenen Verbindungsdesigns des Implantat-

Abutment-Interfaces bei einer implantatgetragenen, dreigliedrigen Brücke auf die 

Mikrobeweglichkeit sowie die Spaltbildung? 

- Inwiefern wirkt sich die Auswahl des Rotationsschutzes in Kombination mit der 

oben genannten Suprakonstruktion auf Mikrobewegungen und Spaltgröße aus? 

- Welche Unterschiede ergeben sich in verschiedenen Belastungssituationen, 

wenn die Kaukräfte auf jeweils einen Implantatpfeiler, auf beide Implantate 

gleichzeitig oder auf das Brückenzwischenglied wirken? 

- Inwieweit beeinflusst die Wahl des Materials der Brücke als Suprakonstruktion die 

untersuchten Parameter? 

- Ergeben sich aus den Ergebnissen klinische Schlussfolgerungen bzw. Empfeh-

lungen?    
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2. Material und Methoden 

 

2.1 Auswahl der Implantat-Abutment-Verbindungen 

Wie in Kapitel 1.3.1 bereits beschrieben, basiert die vorliegende Untersuchung auf der 

Dissertation „Numerische Untersuchungen der Spaltbildung und Mikrobewegung zwi-

schen Implantat und Abutment an verschiedenen Interface-Geometrien“ von Frau Dr. 

Martina Wylezalek (2020). Für die Auswahl der Implantat-Abutment-Verbindungen die-

ser Studie wurden die Ergebnisse von Wylezalek in Bezug auf die Modelle mit der je-

weils maximalen/minimalen Mikrospaltbildung sowie der maximalen/minimalen Mikro-

beweglichkeit betrachtet und detailliert ausgewertet. Dabei zeigten alle konischen Ver-

bindungen eine geringe Mikrospaltbildung im Bereich von 20-26 µm, die zylindrische 

Geometrie hingegen die größte Spaltbildung mit bis zu 88 µm. Die verschiedenen Index-

formen hatten außer beim zylindrischen Verbindungstyp keinen signifikanten Einfluss 

auf die Größe des gebildeten Mikrospaltes.  

Hinsichtlich der Mikrobeweglichkeit wiesen die konischen Geometrien bei einer Belas-

tung von 500 N höhere Werte auf, die flache Verbindung hingegen die niedrigsten Wer-

te. Bezüglich der Translation und Rotation fiel weiterhin auf, dass die Indexformen 

durchaus Einfluss auf die Mikrobewegungen der einzelnen Verbindungstypen hatten. 

Aus diesem Grund fiel die Auswahl der Ausgangsmodelle für die vorliegende Studie auf 

die Modelle “flach“, “konisch“ und “zylindrisch“ mit den jeweiligen vier Indexformen. Bei 

der von Wylezalek als “flach“ benannten Geometrie handelt es sich um eine Kombinati-

on aus konischem und zylindrischem Design. Um eine Verwechselung von flachem und 

zylindrischem Design auszuschließen, wird dieser Verbindungstyp nachfolgend als “stu-

fig“ bezeichnet. Die ausgewählten Verbindungen sind in Abbildung 8 dargestellt. 
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stufig 

 

konisch 

 

zylindrisch 

 

drei Nuten 

 

vier Nuten 

 

Hexagonal 

 

Wellenförmig 

Abb. 8: Darstellung der FE-Modelle mit den ausgewählten Implantat-Abutment-Ver-
bindungen (hier als Beispiel mit der Indexform “wellenförmig“) sowie den verschiedenen 
Indexformen zur Rotationssicherung von Wylezalek (2020) (dunkelblau: Implantat; grau: 
Abutment; hellblau: Schraube) 
 

2.2 Modellerzeugung 

Die entsprechenden Dateien der idealisierten Implantat-Abutment-Modelle wurden von 

Wylezalek (2020) übernommen und mithilfe des Programms MSC.Marc/Mentat von 

MSC Software Corporation (Santa Ana, Kalifornien, USA) in der Version von 2015 wei-

terverarbeitet. Die idealisierten Implantat-Abutment-Komplexe konstruierte Wylezalek für 

ihre Studie auf Basis der originalen CAD-Daten des Tiologic® Twinfit-Implantats der Fir-

ma Dentaurum® (Ispringen). Aufgrund des hohen geometrischen sowie numerischen 

Aufwands wurde bei den Schrauben eine glatte Oberfläche anstelle eines echten Ge-

windes modelliert. 
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Um den Einfluss der Geometrie auf die Beweglichkeit im klinischen Kontext zu untersu-

chen, wurde ein idealisierter Unterkieferknochen mit einer Länge von 30 mm, einer Hö-

he von 20 mm sowie einer Breite von 10 mm modelliert. Dabei wurde eine 1 mm breite 

Schicht aus Kortikalis konstruiert, welche die Spongiosa umgibt. Zwei entsprechende 

Modelle der Implantat-Abutment-Verbindung von Wylezalek wurden im Abstand von 16 

mm zentral in das Knochenmodell eingepasst. 

Auf der Basis eines klinischen Patientenfalls wurden die CAD-Daten einer dreigliedrigen 

Brücke auf den Zähnen 34-36 in das Programm eingefügt und als Suprakonstruktion auf 

die beiden Abutments angepasst, um den Einfluss der Verblockung der beiden Implan-

tate auf die gemessenen Parameter zu untersuchen. Nachfolgend wird der Brückenpfei-

ler 34 als anteriorer und der Pfeiler 36 als posteriorer Implantat-Abutment-Komplex be-

zeichnet. Zwischen Abutment und Brücke wurde eine 0,05 mm dicke Zementschicht zur 

Verbindung modelliert. Das Implantat-Abutment-Interface wurde entsprechend der aus-

gewählten idealisierten Basis-Modelle von Wylezalek jeweils modifiziert, um so die zwölf 

Brückenmodelle für die vorliegende Untersuchung zu erstellen (siehe Tab. 1 und Abb. 

9). Zusätzlich zu den klinischen Komponenten wurden Gummipuffer auf den Oberseiten 

der Abutments modelliert. Diese dienten dazu, die einzelnen Komponenten in einem frü-

hen Stadium der Simulation, in dem noch kein enger Kontakt zwischen Abutments und 

Implantaten besteht, numerisch zu stabilisieren. Die Materialeigenschaften wurden da-

bei so gewählt, dass sie die Gesamtbewegung nicht beeinflussen, worauf in Abschnitt 

2.3.3 näher eingegangen wird. 

 

Tab. 1: Übersicht über die zwölf erstellten FE-Brückenmodelle und ihre Abkürzungen 
 

 
Verbindung/Index 

 
drei Nuten 

 
vier Nuten 

 
hexagonal 

 
wellenförmig  

 
stufig 

 
stuf-3N 

 
stuf-4N 

 
stuf-hexa 

 
stuf-welle 

 
konisch 

 
kon-3N 

 
kon-4N 

 
kon-hexa 

 
kon-welle 

 
zylindrisch 

 
zyl-3N 

 
zyl-4N 

 
zyl-hexa 

 
zyl-welle 
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Abb. 9: Darstellung eines konstruierten FE-Brückenmodells im Längsschnitt (hier als 
Beispiel das Modell “stufig drei Nuten“) 
 

Die komplexen Modelle setzen sich aus jeweils ca. 1.110.000 Elementen und ca. 

230.000 Knoten zusammen, variierend nach Verbindungstyp und Indexform. Davon ent-

fallen ca. 105.000 bis 120.000 Elemente auf die Implantate, ca. 105.000 bis 130.000 auf 

die Abutments, ca. 42.500 auf die Schrauben, ca. 202.000 auf die Spongiosa, ca. 

245.500 auf die Kortikalis, ca. 351.000 auf die Brücke, ca. 31.000 auf die Zementschicht 

zwischen Brücke und Abutments und ca. 100 auf die Gummipuffer. Zur Erzielung ge-

nauer Simulationsergebnisse wurde im Bereich der Kontaktflächen zwischen Abutments 

und Implantaten ein feines Netz mit einer Elementkantenlänge von 0,1 mm erzeugt. Um 

die bei dem komplexen Modell ohnehin schon hohe Gesamtelementzahl und die damit 

einhergehende längere Rechendauer zu begrenzen, wurde die Elementkantenlänge in 

den für die Simulationsergebnisse weniger entscheidenden Bereichen (beispielsweise 

der Außenseite des Knochens mit 0,5 mm oder der Außenseite der Implantate mit 0,3 

mm) etwas größer gewählt. 

Abutment

Brücke

Kortikalis

Klebefläche

Implantat

Gummipuffer

Schraube

Spongiosa
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2.3 Durchgeführte Simulationen 

Auf der Basis der idealisierten Modelle von Wylezalek (2020) sowie der Brückenmodelle 

dieser Untersuchung wurden vier verschiedene Simulationsreihen durchgeführt, die 

nachfolgend näher beschrieben werden. 

 

2.3.1 Rotation der Belastungsrichtung im idealisierten Modell  

Bei Wylezalek (2020) erfolgte die Belastung immer in genau einer Lastrichtung relativ 

zur Indexform. Es wurde jedoch nicht untersucht, ob eine andere Orientierung des Index 

die ermittelte Beweglichkeit beeinflusst. Um zu prüfen, ob dieser Aspekt in die Erstellung 

der Simulationen am Brückenmodell mit einbezogen werden muss, wurden die Index-

geometrien ihrer Rotationssymmetrie entsprechend in Abschnitte eingeteilt (siehe Abb. 

10). Für die idealisierten Modelle der ausgewählten Implantat-Abutment-Verbindungen 

wurde jeweils eine Simulation erstellt, bei der das Modell in 15°-Schritten zur einwirken-

den Kraft rotiert und analog zur Untersuchung von Wylezalek mit einer Kraft von 500 N 

belastet wurde. 

 

drei Nuten 

   

vier Nuten 

 

hexagonal 

 

Wellenförmig 

Abb. 10: Abbildung der verschiedenen Indexformen im Querschnitt mit Einteilung in 
ihrer Rotationssymmetrie entsprechende Abschnitte (3N: 60°; 4N: 45°; hexa/welle: 30°) 
(dunkelblau: Implantat; grau: Abutment; hellblau: Schraube)  
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2.3.2 Extraaxiale Belastung im idealisierten Modell 

In der Studie von Wylezalek (2020) erfolgte die Belastung der Abutments mittig oberhalb 

des Implantats, die Kontrollknoten befanden sich auf der Implantatachse acht Millimeter 

über der Implantatschulter. Klinisch befindet sich der Kontaktpunkt zwischen der prothe-

tischen Versorgung des Implantats sowie der Gegenbezahnung und damit auch der 

Kraftangriffspunkt allerdings nicht immer zentral über dem Implantat. Es stellt sich folg-

lich die Frage, wie sich eine extraaxiale Belastung auf die Spaltbildung und Mikrobewe-

gung zwischen Implantat und Abutment auswirkt. Dazu wurde der Kontrollknoten als 

Kraftangriffspunkt in zwei Versuchsreihen um 1 mm sowie um 5 mm in Richtung der Z-

Achse analog zur Zahnreihe verschoben, um einen extraaxialen Kontakt im Bereich der 

Implantatkrone sowie einen Kontakt im Bereich des Brückenzwischenglieds bzw. eines 

Brückenanhängers zu simulieren (siehe Abb. 11). Die Belastung des Kontrollknotens 

erfolgte wie bei Wylezalek mit einer Kraft von 500 N. 

 

 

Abb. 11: Darstellung des variierenden Kraftangriffspunktes an einem Ausschnitt des 
idealisierten Modells im Längsschnitt. Der Kraftangriffspunkt (grüner Pfeil) des Abut-
ments liegt in den verschiedenen Versuchsreihen zentral über dem Abutment (links) 
sowie um 1 mm (Mitte) und um 5 mm (rechts) in Z-Achse verschoben. 

z

y

x
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2.3.3 Verschiedene Belastungssituationen im Brückenmodell 

Um für die erstellten Brückenmodelle eine FE-Simulation zu generieren, müssen ver-

schiedene Eigenschaften und Bedingungen näher definiert werden. Dies bezieht unter 

anderem die Materialeigenschaften der unterschiedlichen Modellanteile mit ein. Für eine 

möglichst realitätsnahe Darstellung des Verhaltens eines Materials werden verschiede-

ne Materialparameter näher bestimmt. Diese umfassen den Elastizitätsmodul (E-Modul), 

die Querkontraktionszahl sowie die Dehngrenze. 

Wirkt eine äußere Kraft auf einen Körper, kommt es zu einer Formänderung. Dabei un-

terscheidet man eine reversible Verformung, die sich nach Entlastung zurückstellt, sowie 

eine irreversible Verformung, bei der es zu einer bleibenden Veränderung der Form 

kommt. Überschreitet die Krafteinwirkung die Bindungskräfte des Materials, kommt es 

zum Bruch (Roos et al., 2017). Den Übergang zwischen elastischer und plastischer Ver-

formung bezeichnet man als Streckgrenze (Hornbogen et al., 2019). Da dieser Wert ex-

perimentell häufig schwer exakt zu bestimmen ist, wird stattdessen die Dehngrenze er-

mittelt. Sie ist definiert als die Spannung, bei der es zu einer plastischen Dehnung von 

0,2 % in Bezug auf die Ausgangslänge der Werkstoffprobe kommt (Weißbach et al., 

2018). 

Der Elastizitätsmodul beschreibt dabei den Zusammenhang zwischen Spannung und 

Dehnung innerhalb des linear-elastischen Bereichs bei der Verformung eines festen 

Körpers und ist eine spezifische Materialkonstante für die Steifigkeit eines Werkstoffes. 

Wird ein Körper im elastischen Bereich belastet, erfolgt die Volumenänderung sowohl in 

Richtung der wirkenden Spannung als auch senkrecht dazu. Die Querkontraktionszahl 

beschreibt diesen Zusammenhang zwischen Quer- und Längsverformung (Roos et al., 

2017). 

Der Reibungskoeffizient einer Materialpaarung, auch Reibungszahl genannt, ist definiert 

als Quotient aus Reibungskraft (parallel zur Kontaktfläche) und Normalkraft (senkrecht 

zur Kontaktfläche). Er bezeichnet ein Maß für den bei einer Reibung zu überwindenden 

Widerstand, um eine Bewegung zu ermöglichen. Der Vorgang der Reibung ist stets eine 

Wechselwirkung zwischen Körpern sowie abhängig von verschiedenen Faktoren wie 

beispielsweise Materialpaarung, Oberflächenbeschaffenheit oder Temperatur. Dadurch 

sind angegebene Werte für den Reibungskoeffizienten immer nur Richtwerte, die durch 

Versuche ermittelt wurden (Czichos, 2020). 
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Tabelle 2 listet die in der vorliegenden Studie verwendeten Materialeigenschaften. Im-

plantat, Abutment und Schraube wurde als Material die Titanlegierung Grade 5 (Ti-6Al-

4V) zugeordnet. Der Brücke wurden ebenfalls Eigenschaften einer Titanlegierung zuge-

teilt. Insbesondere für die Materialeigenschaften der Spongiosa besteht in der Literatur 

eine breite Streuung, abhängig von Versuchsmethodik sowie individuellen, physiologi-

schen Faktoren (Lakatos et al., 2014). Als Mittelwert aus verschiedenen Literaturwerten 

wurde für die Spongiosa in dieser Arbeit ein E-Modul von 1 GPa verwendet. Den Gum-

mipuffern wurde ein sehr niedriger E-Modul zugeordnet, damit die eigentliche Bewegung 

der verschiedenen Komponenten dabei nicht beeinflusst wird. Die Dehngrenze der Tit-

anlegierung von 880 MPa sowie der Reibungskoeffizient von 0,2 wurden von Wylezalek 

(2020) übernommen. 

Tab. 2: Tabellarische Darstellung der Materialeigenschaften der verschiedenen Materia-
lien im Brückenmodell (Keilig et al., 2016; O’Mahony et al., 2000; Tribst et al., 2022;  
Wylezalek, 2020). Die Plastizität wurde nur in den Komponenten der prothetischen Ver-
sorgung berücksichtigt. Alle anderen Materialien wurden vereinfacht als rein linear-
elastisch angenommen. 
 

Material E-Modul (GPa) 
Querkontraktions-

zahl 
Dehngrenze (MPa) 

Titan Grade 5  110 0.3 880 

Titanlegierung Brücke 100 0.3 519 

Kortikalis  18 0.3  

Spongiosa  1  0.3  

Zement  6.6 0.3  

Gummi  0.01 0.3  
 

 

Analog zur klinischen Situation wurde der Anschnitt des Alveolarknochens an den Stirn-

seiten mit einer entsprechenden Randbedingung (“Boundary Condition“) fest in alle 

Richtungen verankert, um eine Verbindung mit der restlichen Mandibula zu simulieren. 

Zur Darstellung der Osseointegration der Implantate im Knochen wurde zwischen dem 

Knochen und den beiden Implantaten der Kontaktparameter “glued“ gewählt. 

Die einzelnen Simulationen bestehen aus jeweils drei Arbeitsschritten. Zunächst wurde 

der untere Teil der Schrauben über einen Kontrollknoten mit jeweils 200 N entlang der 

Längsachse der Schrauben belastet und die Abutments dadurch an die Implantate ge-
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presst. Nach Hasan et al. (2015), die eine ähnliche Belastung an Tiologic®-Implantaten 

simulierten, entspricht dies einem Einschraubdrehmoment von etwa 35 Ncm. Im darauf-

folgenden Schritt wurden die Schrauben über eine entsprechende Randbedingung 

(Boundary Condition) in allen drei Raumebenen gehalten, der Kontakt zwischen 

Schraube und Implantat als “glued“ definiert, um so die festgezogene Schraube im 

Schraubkanal des Implantats abzubilden, und die Kraft von den Schrauben entfernt. In 

einem letzten Schritt erfolgte die Belastung der Abutments bzw. des Brückenzwischen-

glieds erneut über einen Kontrollknoten als Kraftverteiler auf die Oberfläche von Abut-

ment/Zwischenglied (siehe Abb. 12). Dabei wurden die Kraftangriffspunkte in verschie-

denen Simulationsreihen variiert, um die Auswirkungen unterschiedlicher Belastungssi-

tuationen zu untersuchen. 

Alle Simulationsreihen orientierten sich dabei an der DIN EN ISO 14801 (2017), einer 

Norm zur Belastungsprüfung enossaler Dentalimplantate. Bei dieser werden die Implan-

tate mit einer Neigung von 30° zur Krafteinwirkung eingespannt und das Belastungs-

zentrum 8 mm oberhalb der Implantatschulter gewählt. Dementsprechend lag bei allen 

durchgeführten Simulationen der Kraftangriffspunkt 8 mm oberhalb der Implantatschul-

ter, der Winkel zwischen Kraftvektor und Implantatachse betrug 30°.  
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Abb. 12: Ansicht des FE-Brückenmodells im Längsschnitt mit den verschiedenen 
Boundary Conditions bzw. einwirkenden Kräften. Die roten Linien an den Stirnseiten des 
Knochenausschnitts veranschaulichen die Verankerung in allen Raumebenen und simu-
lieren die Verbindung mit dem angrenzenden Unterkieferknochen. Der blaue Pfeil zeigt 
die Krafteinwirkung auf den Kontrollknoten der Schraube in Richtung der Längsachse 
mit 200 N und simuliert das Anziehen der Schraube mit einem Drehmoment von 35 
Ncm. Der grüne Pfeil stellt die Krafteinwirkung auf den Kontrollknoten des Abutments 
mit 500 N in einem Winkel von 30° zur Implantatachse nach oral geneigt dar und simu-
liert eine extreme Kausituation. 
 

Es wurden vier verschiedene Belastungssituationen simuliert (siehe Abb. 13). In der ers-

ten Simulation wurden beide Abutments gleichmäßig mit einer Kraft von jeweils 250 N 

belastet, um eine extreme Kausituation abzubilden. In nachfolgenden Simulationsreihen 

wurden die Abutments jeweils einzeln mit einer Kraft von 500 N belastet, in einer weite-

ren Simulation wurde die Brücke im zentralen Bereich der Okklusalfläche des Zwi-

schenglieds einer Kraft von 500 N ausgesetzt. 

Abutment

Brücke

Kortikalis

Implantat

Schraube

Spongiosa



39 
 

  

Abb. 13: Darstellung des variierenden Kraftangriffspunktes an einem Ausschnitt des 
Brückenmodells im Längsschnitt. Der Kraftangriffspunkt (grüner Pfeil) liegt je nach Simu-
lation zentral über dem anterioren Abutment (links), über der Kaufläche des Brü-
ckenzwischenglied (Mitte) oder über dem posterioren Abutment (rechts). 
 

2.3.4 Materialvariationen im Brückenmodell 

In einer weiteren Versuchsreihe wurde das Material der Brücke variiert, um dessen Ein-

fluss auf die Bildung von Mikrospalten und Mikrobewegungen zu untersuchen. Neben 

Titan wurden dabei Pekkton und Zirkon als weitere Materialien mit den entsprechenden 

Eigenschaften (siehe Tab. 3) verwendet. Dabei wurde im Vergleich zur Titanlegierung 

Pekkton als Beispiel eines “weicheren“ Brückenmaterials mit einem niedrigen E-Modul 

und Zirkon als “festeres“ Brückenmaterial mit einem hohen E-Modul gewählt. Da nur bei 

der Simulation mit Kraftangriffspunkt im Bereich des Zwischenglieds die Brücke direkt 

belastet wird, wurden die Materialeigenschaften nur in diesem Fall abgeändert.  
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Tab. 3: Tabellarische Darstellung der Materialeigenschaften der hier verwendeten Brü-
ckenmaterialien (Keilig et al., 2016; Tribst et al., 2022; Villefort et al., 2021) 
 

Material E-Modul (GPa) 
Querkontraktions-

zahl 
Dehngrenze (MPa) 

Titanlegierung 100 0.3 519 

Pekkton  5.1 0.25 214 

Zirkon 200 0.3 1190 
 

 
 

2.4 Auswertung der Ergebnisse 

Um die Ergebnisse der einzelnen Simulationen auswerten zu können, erfolgte zunächst 

die grafische Darstellung im Postprozessor. Zur Untersuchung des Mikrospalts wurde 

das Modell des entsprechenden Implantat-Abutment-Komplexes am Ende der Belas-

tungsphase entlang der Längsachse halbiert und ein Screenshot angefertigt, dessen 

Bildausschnitt die Region um die Implantatschulter auf der Kraftangriffsseite abbildet. 

Die Screenshots wurden in das Programm PaintShop Pro in der Version 5.0 von Jasc 

Software Inc. (Eden Prairie, Minnesota, USA) eingefügt und die breiteste Stelle des Mik-

rospaltes im Bereich der Implantatschulter, die engste Stelle oberhalb des Index sowie 

die Breite der Implantatschulter in Pixeln gemessen. Mithilfe der bekannten Maße der 

Implantatschulter im Modell konnten durch Anwendung des Dreisatzes so die tatsächli-

chen Abmessungen des Mikrospaltes bestimmt werden (siehe Abb. 14).  

Für die Beurteilung der Mikrobeweglichkeit der Abutments wurde die Bewegung des 

Kontrollknotens der beiden Abutments analysiert. Bei den Simulationen mit Belastung 

des Brückenzwischenglieds wurde die Positionsänderung des Kontrollknotens zentral 

auf der Okklusalfläche des Zwischenglieds betrachtet. Die Screenshots und Kurven 

wurden automatisiert erstellt bzw. exportiert. 
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Abb. 14: Abbildung des Mikrospalts an einem Bildausschnitt des Implantat-Abutment-
Komplexes (Längsschnitt) im Bereich der Implantatschulter auf der Kraftangriffsseite. 
Als Beispiel ist ein Screenshot des Modells stuf-welle am anterioren Brückenpfeiler bei 
zeitgleicher Belastung beider Abutments mit jeweils 250 N dargestellt. Die roten Kreise 
markieren die Messtellen für den oberen sowie den unteren Spalt. 
 

2.5 Statistische Auswertung 

Die FE-Methode basiert auf dem Lösen komplexer Gleichungssysteme und wird nicht 

von zufälligen Prozessen beeinflusst. Darüber hinaus handelt es sich bei FE-Analysen 

typischerweise um Einzelfallanalysen. Für das Erstellen einer Statistik mit Bestimmung 

von Mittelwerten und Standardabweichungen müsste in dem Zusammenhang eine gro-

ße Anzahl an Simulationen durchgeführt werden, bei der jeweils eine kleine, zufällige 

Variation der verschiedenen Parameter vorgenommen wird. Dies würde einen enormen 

Arbeits- und Rechenaufwand bedeuten, welcher mit einem sehr großen zeitlichen und 

finanziellen Aufwand verbunden wäre und viele Vorteile der FE-Analyse hinfällig ma-

chen würde. Entsprechend wurde in dieser Studie auf eine statistische Auswertung der 

Ergebnisse verzichtet.   
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3. Ergebnisse 

 

3.1 Rotation der Belastungsrichtung im idealisierten Modell 

Wie in Kapitel 2.3.1 bereits beschrieben, wurden in dieser Simulation die für die vorlie-

gende Studie ausgewählten, idealisierten Implantat-Abutment-Modelle von Wylezalek 

(2020) in 15°-Schritten zur einwirkenden Kraft von 500 N rotiert. Dadurch sollte geprüft 

werden, ob die Orientierung des Index die Spaltbildung sowie die Mikrobeweglichkeit 

beeinflusst.   

 

3.1.1 Spaltbildung 

Die Bestimmung der Breite des oberen Mikrospaltes erfolgte wie in Kapitel 2.4 beschrie-

ben mithilfe des Programmes Paint Shop Pro auf Höhe der Implantatschulter. Der unte-

re Mikrospalt wurde bei den stufigen und konischen Modellen auf Höhe des unteren 

Randes des Konus am Abutment sowie bei den zylindrischen Modellen am unteren 

Rand des Bildausschnittes gemessen. Im Gegensatz zu Wylezaleks Untersuchung wur-

de zur Bestimmung der unteren Spaltbreite der zylindrischen Modelle kein vergrößerter 

Bildausschnitt verwendet, der gewählte Messpunkt liegt in dieser Studie entsprechend 

etwas tiefer am Implantat-Abutment-Interface. Dadurch sind die absoluten Zahlen beider 

Untersuchungen an dieser Stelle nicht direkt miteinander vergleichbar. Auf die Aussage-

kraft der vorliegenden Studie haben die unterschiedlichen Messstellen allerdings keinen 

Einfluss.  

Es zeigten sich bei den verschiedenen Verbindungsdesigns deutliche Unterschiede be-

züglich der Spaltkonfiguration (siehe Abb. 15). Während die konischen Verbindungen 

einen spitz zulaufenden Spalt mit Verschluss auf Höhe des unteren Konusrandes am 

Abutment aufwiesen, ließ sich bei den stufigen und zylindrischen Modellen ein eher pa-

ralleler Verlauf mit einer Spaltöffnung in den Indexbereich des Implantat-Abutment-

Komplexes erkennen.  

Unter Belastung des Abutments mit einer Kraft von 500 N zeigte sich auf Höhe der Im-

plantatschulter bei allen untersuchten Geometrievariationen ein Mikrospalt (siehe Abb. 

16). Die oberen Spaltbreiten der stufigen Modelle lagen im Bereich von 26 und 32 µm, 
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die der konischen zwischen 19 und 23 µm. Dabei ließen sich bei Rotation der Modelle in 

15°-Schritten zur einwirkenden Kraft nur minimale Schwankungen der gemessenen 

Werte (1-2 µm) beobachten. Die Breite des unteren Spalts betrug bei den stufigen Mo-

dellen 14 bis 22 µm mit erneut geringen Abweichungen innerhalb einer Indexgeometrie 

durch Rotation der Modelle. Durch die beschriebene Spaltkonfiguration ließ sich bei den 

konischen Modellen meist ein nach unten geschlossener Spalt beobachten. Lediglich 

bei der 0°- und 15°-Ausrichtung des konischen Modells mit vier Nuten sowie bei der 30°-

Ausrichtung mit hexagonalem Rotationsschutz konnte ein geringer Spalt (1-5 µm) be-

rechnet werden. 

Bei den zylindrischen Implantat-Abutment-Verbindungen ließen sich insgesamt deutlich 

höhere Spaltbreiten beobachten. Für den oberen Spalt lagen diese zwischen 65 und 99 

µm, für den unteren Spalt zwischen 40 und 71 µm. Die unterschiedlichen Indexgeo-

metrien hatten dabei durchaus Einfluss auf die ermittelten Werte. So zeigten sich bei 

den Rotationssicherungen „drei Nuten“ und „vier Nuten“ niedrigere Werte als beim he-

xagonalen oder wellenförmigen Index. Die Rotation der Modelle wirkte sich indexabhän-

gig unterschiedlich stark auf die Größe der Mikrospalten aus. Während bei den Modellen 

mit drei Nuten und wellenförmigem Rotationsschutz minimale Schwankungen ermittelt 

werden konnten, lagen die Abweichungen bei der 15°-Ausrichtung des Modells mit vier 

Nuten bei etwa +50 % und bei der 30°-Ausrichtung des Modells mit Hexaeder bei etwa 

+10 %. 

 



44 
 

   

Stufig Konisch Zylindrisch 

Abb. 15: Abbildung der unterschiedlichen Spaltkonfigurationen am Bildausschnitt des 
Implantat-Abutment-Komplexes auf Höhe der Implantatschulter im Längsschnitt auf der 
Kraftangriffsseite. Dargestellt ist beispielhaft der anteriore Brückenpfeiler mit wellenför-
migem Rotationsschutz bei zeitgleicher Belastung beider Abutments mit jeweils 250 N. 
Beim stufigen und zylindrischen Modell zeigte sich ein eher parallel verlaufender Spalt 
mit Öffnung in den Indexbereich des Implantat-Abutment-Komplexes. Beim konischen 
Modell konnte ein spitz zulaufender Spalt mit Verschluss auf Höhe des unteren Konus-
randes beobachtet werden. 
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Abb. 16: Darstellung der Spaltbreite oben und unten in µm für die verschiedenen Geo-
metrievariationen bei Rotation um die Implantatachse des idealisierten Modells in 15°-
Schritten zur einwirkenden Kraft. Die Bestimmung des oberen Mikrospalts erfolgte auf 
Höhe der Implantatschulter, die des unteren Mikrospalts bei den stufigen und konischen 
Modellen auf Höhe des unteren Randes des Konus am Abutment sowie bei den zylindri-
schen Modellen am unteren Rand des Bildausschnittes.  
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3.1.2 Bewegung des Abutments bei Belastung 

Um die Mikrobeweglichkeit zu bestimmen, wurde der Kraftangriffspunkt des Abutments 

als Referenz für dessen Auslenkung festgelegt. Die Positionsänderung dieses Knotens 

am Ende der Simulation im Vergleich zur Position am Anfang der Simulation wurde in 

allen Raumebenen bestimmt und daraus die Gesamtauslenkung berechnet. Es ließen 

sich bei der Auslenkung der Abutments unter Belastung Unterschiede zwischen den 

verschiedenen Verbindungsdesigns beobachten (siehe Abb. 17). Die konischen Modelle 

zeigten die stärkste Abutment-Auslenkung (432-488 µm), im Vergleich dazu betrug die 

Auslenkung bei den zylindrischen Verbindungen ca. zwei Drittel (272-313 µm) und die 

der stufigen Verbindungen etwa die Hälfte (221-249 µm). Dabei war die Mikrobeweg-

lichkeit bei den Implantat-Abutment-Komplexen mit vier Nuten jeweils am geringsten, die 

größte Auslenkung wiesen die Verbindungen mit hexagonalem sowie wellenförmigem 

Rotationsschutz auf. Die Rotation der Implantat-Abutment-Modelle zur Kraftrichtung 

wirkte sich hingegen kaum auf die Auslenkung der Abutments aus. Bei den konischen 

Modellen zeigten sich etwas höhere Abweichungen (2-14 µm) als bei den stufigen und 

zylindrischen (2-5 µm).  

Da sowohl bei der Spaltbildung als auch bei der Auslenkung der Abutments kaum bzw. 

nur vereinzelt Auswirkungen der Rotation der idealisierten Modelle zur Richtung der 

Krafteinwirkung festgestellt werden konnten, wird dieser Parameter in den Simulationen 

mit dem Brückenmodell außer Acht gelassen. 



47 
 

 

Abb. 17: Darstellung der Abutmentauslenkung in µm für die verschiedenen Geomet-
rievariationen bei Rotation des idealisierten Modells in 15°-Schritten zur einwirkenden 
Kraft. Der Kraftangriffspunkt lag auf der Implantatachse 8 mm über der Implantat-
schulter. 
 

3.2 Extraaxiale Belastung im idealisierten Modell 

In dieser Simulationsreihe wurde der Kraftangriffspunkt des Abutments, wie in Kapitel 

2.3.2 beschrieben, um 1 bzw. 5 mm in Z-Richtung analog zur Zahnreihe verschoben. 

Neben der zentralen Krafteinwirkung sollte dadurch eine extraaxiale Belastung im Be-

reich der Implantatkrone sowie des Brückenzwischenglieds bzw. eines Brückenanhä-

ngers simuliert und ein möglicher Einfluss auf die Mikrobeweglichkeit sowie die Spaltbil-

dung am Implantat-Abutment-Komplex untersucht werden. Die Belastung des Abut-

ments erfolgte mit einer Kraft von 500 N. 
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3.2.1 Spaltbildung 

Abbildung 18 zeigt anschaulich, dass die Breite des oberen Mikrospaltes bei extraaxialer 

Krafteinwirkung auf das Abutment deutliche Unterschiede aufweist. Für die Belastung 1 

mm extraaxial der Implantatachse konnte bei den stufigen Modellen im Vergleich zur 

zentralen Belastung eine Zunahme der oberen Spaltbreiten von etwa 70 %, bei den ko-

nischen Modellen von 70-80 % und bei den zylindrischen Modellen von 65-100 % ermit-

telt werden. Die größten Schwankungen zeigten sich demnach bei den zylindrischen 

Verbindungen, insbesondere bei dem wellenförmigen Index. Die Zunahme der oberen 

Mikrospalten zwischen der zentralen und der 5 mm extraaxialen Krafteinwirkung auf das 

Abutment lag bei den stufigen Verbindungen bei etwa 110 % und bei den konischen 

Verbindungen bei 105-185 %. 

Während die verschiedenen Rotationssicherungen bei den stufigen Modellen kaum Ein-

fluss auf die Abweichungen der Spaltbreiten hatten, konnte bei den konischen Modellen 

eine deutlich höhere Differenz bei den hexagonalen und wellenförmigen Indexformen 

beobachtet werden. Bei den zylindrischen Implantat-Abutment-Komplexen fiel auf, dass 

die Modelle mit drei oder vier Nuten sowie mit Hexaeder bei Belastung 5 mm extraaxial 

der Implantatachse im Vergleich zur Belastung 1 mm extraaxial geringere Abweichun-

gen der oberen Mikrospalten zur zentralen Krafteinwirkung aufwiesen. Für drei und vier 

Nuten lagen diese bei einer Zunahme von ca. 45-50 %, die obere Spaltbreite des zylind-

rischen Modells mit Hexaeder war sogar um fast 10 % geringer als bei zentraler Belas-

tung. Für das zylindrische Modell mit wellenförmigem Rotationschutz konnte bei Belas-

tung 5 mm extraaxial eine deutliche Zunahme von fast 120 % zur oberen Spaltbreite bei 

zentraler Belastung ermittelt werden. 



49 
 

 

Abb. 18: Darstellung der Spaltbreite oben in µm für die verschiedenen Geometrievaria-
tionen bei extraaxialer Belastung des idealisierten Modells. Der Kraftangriffspunkt lag 
auf der Implantatachse 8 mm über der Implantatschulter sowie 1 mm und 5 mm in Z-
Achse analog zur Zahnreihe verschoben, um einen extraaxialen Kontakt im Bereich der 
Implantatkrone und einen Kontakt im Bereich des Brückenzwischenglieds zu simulieren. 
Die Bestimmung des oberen Mikrospalts erfolgte im Screenshot auf Höhe der Implantat-
schulter. 
 

Abbildung 19 zeigt die Breite des unteren Mikrospalts bei extraaxialer Belastung der 

verschiedenen Geometrievariationen. Dabei fällt auf, dass die Spaltbreiten für die koni-

schen Modelle insgesamt am niedrigsten ausfielen. Die Differenzen der Spaltbildung zur 

zentralen Belastung betrugen bei Krafteinwirkung 1 mm extraaxial etwa 0 bis 4 µm und 

bei Krafteinwirkung 5 mm extraaxial ca. 3 bis 32 µm. Dabei lagen die Differenzen bei 

dem Modell mit Hexaeder sowie wellenförmiger Rotationssicherung deutlich höher als 

bei denen mit drei oder vier Nuten. Bei den stufigen Implantat-Abutment-Komplexen ließ 

sich eine Zunahme von ca. 80-90 % bei Verschieben des Kraftangriffspunktes um 1 mm 

und von etwa 140 % bei Verschieben um 5 mm beobachten. Die verschiedenen Designs 

des Rotationsschutzes hatten bei den stufigen Modellen keinen starken Einfluss auf die 

Breite des unteren Mikrospaltes. Die zylindrischen Modelle zeigten die größte Spaltbil-
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dung. Bei den Modellen mit drei Nuten und vier Nuten lagen die Differenzen bei 1 mm 

extraaxialer Belastung bei 65-70 % und bei 5 mm extraaxialer Belastung bei 55-60 %. 

Die Zunahme der unteren Spaltbreite beim zylindrischen Modell mit Hexaeder lag bei 

Verschieben des Kraftangriffspunktes um 1 mm bei ca. 30 %, bei Verschieben um 5 mm 

gab es lediglich eine minimale Zunahme im Vergleich zur zentralen Belastung. Das Ver-

schieben des Kraftangriffspunktes um 5 mm führte demnach zu geringeren, unteren 

Spaltbreiten als das Verschieben um 1 mm. Im Falle des zylindrischen Modells mit wel-

lenförmiger Rotationssicherung fielen deutlich höhere Zunahmen von 110 % bei 1 mm 

sowie 150 % bei 5 mm auf.  

 

 

Abb. 19: Darstellung der Spaltbreite unten in µm für die verschiedenen Geometrievaria-
tionen bei extraaxialer Belastung des idealisierten Modells. Der Kraftangriffspunkt lag 
auf der Implantatachse 8 mm über der Implantatschulter sowie 1 mm und 5 mm in Z-
Achse analog zur Zahnreihe verschoben, um einen extraaxialen Kontakt im Bereich der 
Implantatkrone und einen Kontakt im Bereich des Brückenzwischenglieds zu simulieren. 
Die Bestimmung des unteren Mikrospalts erfolgte bei den stufigen und konischen Mo-
dellen auf Höhe des unteren Randes des Konus am Abutment sowie bei den zylindri-
schen Modellen am unteren Rand des Bildausschnittes.  
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3.2.2 Bewegung des Abutments bei Belastung 

Die Messung der Mikrobeweglichkeit erfolgte ebenfalls analog zu der Studie von 

Wylezalek (2020). Wie Abbildung 20 zu entnehmen ist, konnten bezüglich der Auslen-

kung der Abutments bei allen untersuchten Geometrievariationen deutliche Unterschie-

de bei extraaxialer Belastung der Abutments beobachtet werden. Die Verschiebung des 

Kraftangriffspunktes um 1 mm resultierte in einer vergleichsweise leichten Zunahme von 

etwa 10-30 % bei den stufigen Modellen sowie ca. 5-10 % bei den konischen und zylind-

rischen Modellen. Dabei konnte die größte Differenz zur zentralen Belastung bei den 

Verbindungen mit Hexaeder bestimmt werden, gefolgt von den Modellen mit wellenför-

migem Rotationsschutz sowie drei und vier Nuten.  

Eine deutlich höhere Mikrobeweglichkeit zeigte sich bei Belastung 5 mm extraaxial der 

Implantatachse. Hinsichtlich der stufigen Verbindungen wurde die Abutment-Auslenkung 

im Vergleich zur zentralen Belastung indexabhängig verdoppelt bis vervierfacht, bei den 

konischen und den zylindrischen Verbindungen verdoppelt bis verdreifacht. Die Implan-

tat-Abutment-Komplexe mit Hexaeder wiesen erneut die größten Unterschiede bezüg-

lich der Mikrobeweglichkeit auf, gefolgt von den Modellen mit wellenförmiger Rotations-

sicherung, drei Nuten und vier Nuten. Bei Verschieben des Kraftangriffspunktes um 1 

mm lag dieser aufgrund des Implantatdurchmessers von 3,7 mm über der Implantat-

schulter und damit über einem Bereich, in dem das Abutment abgestützt und besser 

stabilisiert wurde. Unter dem Einwirken einer Kraft 5 mm extraaxial der Implantatachse 

kam es zu einer deutlich stärkeren Hebelwirkung, einer komplexen Kipp- und Rotations-

bewegung und einer entsprechend stärkeren Abutmentauslenkung. 
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Abb. 20: Darstellung der Auslenkung des Abutments bei extraaxialer Belastung im idea-
lisierten Modell. Der Kraftangriffspunkt lag auf der Implantatachse 8 mm über der Im-
plantatschulter sowie 1 mm und 5 mm in Z-Achse analog zur Zahnreihe verschoben, um 
einen extraaxialen Kontakt im Bereich der Implantatkrone und einen Kontakt im Bereich 
des Brückenzwischenglieds zu simulieren.  
 

3.2.3 Mechanische Spannungen innerhalb des Modells 

Wird das Abutment wie in dieser Simulation einer Belastung ausgesetzt, entstehen im 

Inneren des Materials Spannungen. Je nach Materialparameter und Größe der ein-

wirkenden Kraft können dabei plastische Deformationen oder Frakturen entstehen. Lie-

gen die entstehenden Spannungen unterhalb der Dehngrenze, kommt es zu elastischen 

und nicht bleibenden Deformationen.  Die Dehngrenze der Titanlegierung Grade 5, wel-

che dem Abutment, dem Implantat sowie der Schraube in dieser Studie zugeordnet 

wurde, liegt bei 880 MPa. Diese Spannung wurde bei allen Geometrievariationen deut-

lich überschritten, es hätten sich bleibende Deformationen ergeben. Um ein erfolgrei-

ches Durchlaufen der Simulationen zu gewährleisten, wurde die Plastizität in den Simu-

lationen dieser Studie nicht berücksichtigt. 
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Je nach Verbindungsgeometrie zeigte sich eine unterschiedliche Spannungsverteilung. 

In der Gruppe der konischen Modelle kam es durch die Klemmpassung am Konus und 

am unteren Abutment zu einer hohen, die Dehngrenze übersteigenden Spannung, wel-

che zusätzlich auf die Implantatschulter übertragen wurde. Die Schraube hingegen 

schien dadurch eher entlastet zu werden. Hinsichtlich der zylindrischen Modelle konnte 

die größte Spannungsentwicklung an der Abutmentplattform sowie an der Schraube 

festgestellt werden. Ein ähnliches Verteilungsmuster zeigte sich auch bei den stufigen 

Modellen.   

Im Vergleich zur Spannungsverteilung bei zentraler Belastung konnten bei Belastung 1 

mm extraaxial zur Längsachse des Implantat-Abutment-Komplexes unter allen Verbin-

dungsgeometrien kaum Unterschiede beobachtet werden (siehe Abb. 21-23). Der Kraft-

angriffspunkt lag bei Belastung 1 mm extraaxial nach wie vor über dem Bereich, in dem 

das Abutment auf dem Implantat bzw. der Implantatschulter abgestützt war. Unter der 

Krafteinwirkung 5 mm extraaxial zeigten sich durch eine größere Hebelwirkung hinge-

gen deutliche Unterschiede in der Spannungsverteilung. An allen Modellen konnte eine 

große Spannung im oberen Bereich des Abutments festgestellt werden. Bezüglich der 

stufigen und zylindrischen Verbindungen waren die Schraube sowie das Abutment im 

Indexbereich großflächig starken Spannungen ausgesetzt (siehe Abb. 21 und 22). Bei 

den konischen Modellen konzentrierte sich die Spannung auf den Konus sowie den In-

dexbereich des Abutments, auch im Bereich der Schraube wurde ein leichter Anstieg 

der Spannung verzeichnet (siehe Abb. 23).  
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Zentral 

 
1 mm extraaxial 

 
5 mm extraaxial 

 

Abb. 21: Darstellung der Spannungsverteilung am stufigen Modell mit vier Nuten bei 
Belastung zentral, 1 mm sowie 5 mm extraaxial zur Längsachse des Implantats. Im 
hellgrauen Bereich wird die Dehngrenze der Titanlegierung Grade 5 von 880 MPa über-
schritten, es käme zu einer plastischen Deformation. 
 

 

 

Zentral 

 

1 mm extraaxial 

 

5 mm extraaxial  

Abb. 22: Darstellung der Spannungsverteilung am zylindrischen Modell mit vier Nuten 
bei Belastung zentral, 1 mm sowie 5 mm extraaxial zur Längsachse des Implantats. Im 
hellgrauen Bereich wird die Dehngrenze der Titanlegierung Grade 5 von 880 MPa über-
schritten, es käme zu einer plastischen Deformation. 
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Zentral 

 

1 mm extraaxial 

 

5 mm extraaxial  

Abb. 23: Darstellung der Spannungsverteilung am konischen Modell mit vier Nuten bei 
Belastung zentral, 1 mm sowie 5 mm extraaxial zur Längsachse des Implantats. Im 
hellgrauen Bereich wird die Dehngrenze der Titanlegierung Grade 5 von 880 MPa über-
schritten, es käme zu einer plastischen Deformation. 
 

Die verschiedenen Indexformen zeigten in dieser Versuchsreihe alle leicht unterschiedli-

che Verteilungsmuster der entstandenen Spannung, wobei die zuvor beschriebene spe-

zifische Spannungsverteilung für die jeweilige Verbindungsgeometrie konisch, stufig 

oder zylindrisch erhalten blieb (siehe Abb. 24). Am Abutmentkopf sowie der Schraube 

trat die Spannung in vergleichbaren Arealen und in ähnlichem Umfang auf. Die leichten 

Unterschiede in der Spannungsverteilung wurden insbesondere am Implantat-Abutment-

Interface beobachtet und lassen sich vermutlich auf die Unterschiede im Anschnitt der 

Indexformen und den daraus resultierenden Kontaktpunkten zwischen Implantat und 

Abutment zurückführen. 
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Drei Nuten 

 

Vier Nuten 

 

Hexagonal 

 

Wellenförmig  

Abb. 24: Darstellung der Spannungsverteilung abhängig von den verschiedenen Index-
formen bei Belastung 1 mm extraaxial zur Längsachse des Implantats beispielhaft am 
konischen Modell. Im hellgrauen Bereich wird die Dehngrenze der Titanlegierung Grade 
5 von 880 MPa überschritten, es käme zu einer plastischen Deformation.  
 

Wie Abbildung 25 veranschaulicht, zeigten sich bezüglich der extraaxialen Belastung 

und der Indexform Unterschiede in der maximalen Spannung. Dabei konnten die höchs-

ten Spannungen bei den meisten Geometrievarianten bei 5 mm extraaxialer Belastung 

festgestellt werden. In dieser Belastungssituation schien sich die Rotationssicherung mit 

vier Nuten positiv auszuwirken, insbesondere der hexagonale Rotationsschutz fiel mit 

höheren Spannungswerten auf. Unter zentraler Belastung wirkten sich die Geometrien 

kon-welle positiv sowie zyl-3N eher negativ aus. Bei 1 mm extraaxialer Belastung war 

die maximale Spannung beim Modell kon-welle niedriger als bei den anderen Indexfor-

men, darüber hinaus gab es keine größeren Auffälligkeiten. 

 

S
p

a
n

n
u

n
g

in
M

P
a

880

0



57 
 

 

Abb. 25: Darstellung der maximalen Spannung im idealisierten Modell bei zentraler so-
wie 1 mm bzw. 5 mm extraaxialer Belastung. Da alle abgebildeten Spannungen die 
Dehngrenze der verwendeten Titanlegierung von 880 MPa deutlich übersteigen und 
somit plastische Deformationen zur Folge hätten, dient diese Darstellung primär dem 
Vergleich der untersuchten Geometrievariationen bei extraaxialer Belastung.  

 

3.3 Mikrospaltbildung im Brückenmodell 

Die Mikrospaltbildung in den Simulationsreihen am Brückenmodell wurde wie in Kapitel 

2.4 beschrieben mithilfe von Screenshots des Implantat-Abutment-Komplexes im Be-

reich der Implantatschulter und mit dem Programm PaintShop Pro bestimmt. Dabei wur-

de für beide Brückenpfeiler jeweils der obere Spalt auf Höhe der Implantatschulter be-

stimmt, der untere Spalt wurde am unteren Konusrand des Abutments für die stufigen 

sowie konischen Modelle und am unteren Rand des Bildausschnitts für die zylindrischen 

Modelle ermittelt. 

 

 

 

0

2000

4000

6000

8000

10000

12000

3
 N

u
te

n

4
 N

u
te

n

H
e
x
a
e
d
e
r

W
e
lle

n
fö

rm
ig

3
 N

u
te

n

4
 N

u
te

n

H
e
x
a
e
d
e
r

W
e
lle

n
fö

rm
ig

3
 N

u
te

n

4
 N

u
te

n

H
e
x
a
e
d
e
r

W
e
lle

n
fö

rm
ig

stufig konisch zylindrisch

S
p
a
n
n
u
n
g

 i
n
 M

P
a

Untersuchte Geometrievariationen

0 mm 1 mm 5 mm



58 
 

3.3.1 Gleichzeitige Belastung beider Brückenpfeiler 

Bei gleichzeitiger Belastung beider Brückenpfeiler mit jeweils 250 N zeigten die koni-

schen Implantat-Abutment-Komplexe die geringste Spaltbildung, die zylindrischen hin-

gegen die größten Mikrospalten (siehe Abb. 26). Der bereits erwähnten Spaltkonfigura-

tion entsprechend schloss sich der untere Spalt bei den konischen Verbindungen auf 

Höhe des unteren Konusrandes, lediglich bei dem Modell mit vier Nuten ließ sich ein 

minimaler Mikrospalt beobachten. Bei den stufigen und zylindrischen Modellen blieb der 

Spalt nach unten bzw. in den Innenbereich des Implantats mit 11 bis 17 µm bzw. mit 16 

bis 46 µm geöffnet. Die Spaltbreiten des anterioren und des posterioren Brückenpfeilers 

unterschieden sich kaum (0-3 µm). In der Gruppe der stufigen und konischen Verbin-

dungen hatten die verschiedenen Indexformen ebenfalls kaum Einfluss auf die Mikros-

paltbildung. Lediglich bei den zylindrischen Implantat-Abutment-Komplexen erwiesen 

sich die hexagonale sowie die wellenförmige Rotationsicherung mit einer Zunahme der 

oberen Spaltbreite um ca. 50 % und der unteren Spaltbreite um etwa 150 % im Ver-

gleich zu den Werten bei drei und vier Nuten als nachteilig. 

Im Vergleich zu der Belastung der Einzelimplantate erscheinen beim Brückenmodell die 

Muster der Spaltbildung den verschiedenen Verbindungsgeometrien entsprechend iden-

tisch. Auch die Größe der Spaltöffnung bei Belastung der Brückenpfeiler ist vergleichbar 

mit den Ergebnissen der einzelnen Implantat-Abutment-Komplexe in der Versuchsreihe 

zur Rotation der Belastungsrichtung.  



59 
 

 

Abb. 26: Darstellung der Spaltbreite oben und unten an den beiden Brückenpfeilern in 
µm für die verschiedenen Geometrievariationen bei gleichzeitiger Belastung beider Brü-
ckenpfeiler. Die Bestimmung des oberen Mikrospalts erfolgte im Screenshot auf Höhe 
der Implantatschulter, die des unteren Mikrospalts bei den stufigen und konischen Mo-
dellen auf Höhe des unteren Randes des Konus am Abutment sowie bei den zylindri-
schen Modellen am unteren Rand des Bildausschnittes. 
 

3.3.2 Belastung des anterioren Brückenpfeilers 

Bei alleiniger Belastung des anterioren Brückenpfeilers mit einer Kraft von 500 N zeigten 

sich Unterschiede in der Spaltbildung am anterioren im Vergleich zum posterioren Im-

plantat-Abutment-Komplex (siehe Abb. 27). Analog zur vorherigen Simulationsreihe wie-

sen die zylindrischen Verbindungen die größten Mikrospalten auf, gefolgt von den stufi-

gen sowie den konischen Modellen. In der Gruppe der konischen Modelle ließ sich er-

neut ein Verschluss des unteren Spaltes beobachten, lediglich am posterioren Brücken-

pfeiler des konischen Modells mit vier Nuten betrug der untere Spalt etwa 3 µm. Mit 

Ausnahme der höheren Spaltbreiten bei den zylindrischen Modellen mit hexagonaler 

und wellenförmiger Rotationssicherung hatte die Indexform in dieser Simulationsreihe 

ebenfalls kaum Einfluss auf die Mikrospaltbildung.  
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Die geringste Differenz zwischen den Spaltbreiten am anterioren und posterioren Im-

plantat-Abutment-Komplex ließ sich bei den konischen Modellen (0-3 µm) beobachten. 

Hinsichtlich der Verbindung mit vier Nuten lag die obere Spaltbreite des unbelasteten, 

posterioren Brückenpfeilers im Gegensatz zu allen anderen Geometrievariationen mini-

mal über der Spaltbreite des anterioren Pfeilers. Insgesamt wiesen die belasteten, ante-

rioren Brückenpfeiler allerdings größere Mikrospalten auf als die posterioren Pfeiler. Die 

Differenzen der Mikrospalten an beiden Brückenpfeilern lagen im Falle der stufigen Ver-

bindungen im Bereich von 20-50 % (4-8 µm) und bei den zylindrischen Verbindungen 

indexabhängig zwischen 20 und 80 % (8-45 µm). Besonders auffällig war die Abwei-

chung zwischen anteriorer und posteriorer Spaltbreite bei den zylindrischen Verbindun-

gen mit hexagonalem und wellenförmigem Rotationsschutz.  

Im Vergleich zur simultanen Belastung beider Brückenpfeiler ließen sich in dieser Simu-

lationsreihe bei allen stufigen und zylindrischen Modellen Unterschiede erkennen. Die 

Mikrospalten waren bei alleiniger Belastung des anterioren Pfeilers in der Gruppe der 

stufigen Verbindungen am anterioren Pfeiler etwas größer (3 µm) und am posterioren 

Pfeiler etwas kleiner (1-6 µm) als bei simultaner Belastung beider Pfeiler. Die entspre-

chenden Werte schwankten bei den zylindrischen Modellen mit 3 bis 10 µm anterior und 

3 bis 38 µm posterior etwas stärker. Bezüglich der konischen Verbindungen waren die 

Abweichungen des Mikrospalts bei Belastung des anterioren Brückenpfeilers im Ver-

gleich zur simultanen Belastung sehr gering. 
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Abb. 27: Darstellung der Spaltbreite oben und unten an den beiden Brückenpfeilern in 
µm für die verschiedenen Geometrievariationen bei Belastung des anterioren Brücken-
pfeilers. Die Bestimmung des oberen Mikrospalts erfolgte im Screenshot auf Höhe der 
Implantatschulter, die des unteren Mikrospalts bei den stufigen und konischen Modellen 
auf Höhe des unteren Randes des Konus am Abutment sowie bei den zylindrischen 
Modellen am unteren Rand des Bildausschnittes. 
 

3.3.3 Belastung des posterioren Brückenpfeilers 

Auch bei alleiniger Belastung des posterioren Brückenpfeilers mit 500 N zeigten sich 

Unterschiede in der Spaltbildung (siehe Abb. 28). Wie in den beiden vorherigen Simula-

tionsreihen konnten die größten Mikrospalten in der Gruppe der zylindrischen und die 

kleinsten Mikrospalten bei den konischen Modellen beobachtet werden. Den bekannten 

Spaltkonfigurationen entsprechend konnte im Rahmen der konischen Modelle einzig bei 

der Verbindung mit vier Nuten ein geringer unterer Spalt von ca. 4 µm am anterioren 

und ca. 1 µm am posterioren Brückenpfeiler gemessen werden. Hinsichtlich der übrigen 

Indexformen lag ein Verschluss zum Innenraum der Implantate vor. Die unterschiedli-

chen Rotationssicherungen hatten kaum Einfluss auf die Spaltbildung. Erneut wirkten 

sich der hexagonale sowie wellenförmige Rotationsschutz lediglich im Falle der zylindri-

schen Verbindung merklich negativ aus.  
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Insgesamt zeigte diese Simulationsreihe ähnliche Ergebnisse wie bei Belastung des 

anterioren Brückenpfeilers in Kapitel 3.3.2, wobei hier die größere Spaltbildung am be-

lasteten, posterioren Pfeiler beobachtet werden konnte. Dabei fielen die Differenzen 

zwischen dem anterioren und posterioren Implantat-Abutment-Komplex bei den zylindri-

schen Verbindungen indexabhängig am größten (9-46 µm), bei den stufigen etwas ge-

ringer (5-10 µm) und bei den konischen Verbindungen am kleinsten aus (0-3 µm). 

Im Vergleich zu den Werten unter simultaner Krafteinwirkung auf beide Pfeiler (Kapitel 

3.3.1) konnten sowohl bei alleiniger Belastung des anterioren (Kapitel 3.3.2) als auch 

des posterioren Implantat-Abutment-Komplexes ähnliche Differenzen zwischen der Mik-

rospaltbildung am belasteten und unbelasteten Brückenpfeiler festgestellt werden.  

 

 

Abb. 28: Darstellung der Spaltbreite oben und unten an den beiden Brückenpfeilern in 
µm für die verschiedenen Geometrievariationen bei Belastung des posterioren Brücken-
pfeilers. Die Bestimmung des oberen Mikrospalts erfolgte im Screenshot auf Höhe der 
Implantatschulter, die des unteren Mikrospalts bei den stufigen und konischen Modellen 
auf Höhe des unteren Randes des Konus am Abutment sowie bei den zylindrischen 
Modellen am unteren Rand des Bildausschnittes. 
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3.3.4 Belastung des Brückenzwischenglieds 

Abbildung 29 veranschaulicht die Mikrospaltbildung bei alleiniger Belastung des Brü-

ckenzwischenglieds mit einer Kraft von 500 N. Auch in dieser Simulationsreihe ließen 

sich die größten Spaltbreiten bei den zylindrischen Modellen beobachten, gefolgt von 

den stufigen sowie den konischen Modellen. Aufgrund der bereits bekannten Spaltkonfi-

guration konnte für die konischen Verbindungen ausschließlich bei der Rotationssiche-

rung mit vier Nuten ein minimaler unterer Spalt ermittelt werden, für die übrigen Index-

formen zeigte sich ein Verschluss des Spaltes. Wie in den vorherigen Simulationen hat-

ten die verschiedenen Rotationssicherungen insgesamt kaum Einfluss auf die Spaltbil-

dung, mit Ausnahme der erhöhten Spaltbildung bei den zylindrischen Modellen mit he-

xagonalem sowie wellenförmigem Index.  

Analog zu der simultanen Belastung beider Brückenpfeiler unterschieden sich die Werte 

für die Mikrospalten an dem anterioren und posterioren Pfeiler nur geringfügig (0-9 µm). 

Der Vergleich der Spaltbreiten bei Belastung des Zwischenglieds zu denen bei gleich-

zeitiger Belastung des anterioren und posterioren Brückenpfeilers zeigte lediglich gerin-

ge Differenzen (0-6 µm). Dabei wiesen die anterioren Implantat-Abutment-Komplexe in 

dieser Simulationsreihe tendenziell eine leicht erhöhte und die posterioren eine leicht 

verringerte Spaltbildung auf. Die kleinsten Differenzen (0-1 µm) wurden bei den koni-

schen Verbindungen gemessen. 
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Abb. 29: Darstellung der Spaltbreite oben und unten an den beiden Brückenpfeilern in 
µm für die verschiedenen Geometrievariationen bei Belastung des Brückenzwischen-
glieds. Die Bestimmung des oberen Mikrospalts erfolgte im Screenshot auf Höhe der 
Implantatschulter, die des unteren Mikrospalts bei den stufigen und konischen Modellen 
auf Höhe des unteren Randes des Konus am Abutment sowie bei den zylindrischen 
Modellen am unteren Rand des Bildausschnittes. 
 

3.3.5 Variation des Brückenmaterials 

In dieser Simulationsreihe wurde untersucht, inwiefern sich die Wahl des Brückenmate-

rials bei Belastung des Brückenzwischenglieds mit einer Kraft von 500 N auf die Spalt-

bildung auswirkt. Dabei wurde die Titanlegierung in den übrigen Simulationen als Stan-

dardmaterial für die Brücke festgelegt. Der Hochleistungskunststoff PEKK diente als 

Beispiel für ein weicheres Brückenmaterial mit einem geringeren E-Modul, Zirkon hinge-

gen als Beispiel für ein härteres Material mit höherem E-Modul. Entsprechend erklärt 

sich die Anordnung der Materialien auf der X-Achse aller nachfolgenden Diagramme zur 

Variation des Brückenmaterials.  

Bei den stufigen Verbindungen zeigten sich bei den Modellen mit einer Brücke aus Titan 

und Zirkon jeweils nur minimale Abweichungen zwischen den Mikrospalten am anteri-
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oren und posterioren Pfeiler (siehe Abb. 30). Die Differenz der Spaltbreiten der Zirkon-

Modelle im Vergleich zu den Titan-Modellen war ebenfalls gering. Etwas größere Diffe-

renzen zwischen den Mikrospalten der beiden Pfeiler wiesen die Implantat-Abutment-

Komplexe mit einer Brücke aus Pekkton auf (1-4 µm). Auch im Vergleich zu den Model-

len mit einer Brücke aus Titan als Standard-Brückenmaterial in den meisten Simulatio-

nen dieser Studie konnten etwas stärkere Abweichungen festgestellt werden. 

 

Abb. 30: Darstellung der Spaltbreite oben und unten an den beiden Brückenpfeilern in 
µm für die stufigen Modelle mit Variation des Brückenmaterials bei Belastung des Brü-
ckenzwischenglieds. Die Bestimmung des oberen Mikrospalts erfolgte im Screenshot 
auf Höhe der Implantatschulter, die des unteren Mikrospalts auf Höhe des unteren Ran-
des des Konus am Abutment. 

 

Die konischen Modelle zeigten insgesamt geringe Differenzen zwischen der Spaltbil-

dung am anterioren im Vergleich zum posterioren Brückenpfeiler (siehe Abb. 31). Bis 

auf die Verbindungen mit vier Nuten als Rotationsschutz konnte der bekannten Spalt-

konfiguration entsprechend kein Mikrospalt im Bereich des unteren Konusrands am 

Abutment gemessen werden. Im Rahmen der Variation des Brückenmaterials wurden 

bei den Modellen mit einer Brücke aus Pekkton und Zirkon lediglich leichte Differenzen 

zum Ausgangsmodell aus Titan beobachtet. Für die Indexform mit vier Nuten lag der 

Wert für den unteren Spalt im Brückenmodell aus Pekkton am anterioren Pfeiler etwas 
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über dem am posterioren Pfeiler, bei dem entsprechenden Modell aus Zirkon war es 

umgekehrt.  

 

Abb. 31: Darstellung der Spaltbreite oben und unten an den beiden Brückenpfeilern in 
µm für die konischen Modelle mit Variation des Brückenmaterials bei Belastung des 
Brückenzwischenglieds. Die Bestimmung des oberen Mikrospalts erfolgte im Screenshot 
auf Höhe der Implantatschulter, die des unteren Mikrospalts auf Höhe des unteren Ran-
des des Konus am Abutment. 

 

Abbildung 32 veranschaulicht die Spaltbildung bei Variation des Brückenmaterials an 

den zylindrischen Modellen. Verglichen mit den anderen Verbindungsdesigns zeigten 

sich hinsichtlich dieser Implantat-Abutment-Komplexe die größten, wenngleich eher ge-

ringe Differenzen zwischen dem anterioren und posterioren Pfeiler (0-9 µm). Auch die 

Differenzen der Mikrospaltbreiten bei den Modellen mit einer Brücke aus Pekkton oder 

Zirkon im Verhältnis zu denen aus Titan lagen zwar deutlich über den entsprechenden 

Werten der anderen Verbindungsdesigns, fielen allerdings dennoch eher gering aus. 

Insbesondere im Falle der zylindrischen Modelle mit hexagonaler und wellenförmiger 

Rotationssicherung wirkte sich die Wahl von Pekkton als Brückenmaterial leicht positiv 

auf die Mikrospaltbildung aus. 
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Abb. 32: Darstellung der Spaltbreite oben und unten an den beiden Brückenpfeilern in 
µm für die zylindrischen Modelle mit Variation des Brückenmaterials bei Belastung des 
Brückenzwischenglieds. Die Bestimmung des oberen Mikrospalts erfolgte im Screenshot 
auf Höhe der Implantatschulter, die des unteren Mikrospalts am unteren Rand des Bild-
ausschnittes. 

 

Bei Betrachtung der Ergebnisse für die Spaltbildung im Rahmen der Variation des Brü-

ckenmaterials an allen untersuchten Geometrievariationen ließen sich für eine Brücke 

aus Zirkon geringere Differenzen zu den Modellen mit einer Brücke aus Titan beobach-

ten. Die Differenzen lagen hier insgesamt im Bereich von -1 bis +5 µm, während Pekk-

ton mit -10 bis +5 µm etwas größere Differenzen aufwies. Auf die zylindrischen Modelle 

wirkte sich die Wahl eines alternativen Brückenmaterials als Titan indexabhängig am 

stärksten aus, bei den konischen und stufigen Verbindungen hatte sie hingegen kaum 

Einfluss. 

 

3.4 Mikrobeweglichkeit im Brückenmodell 

Analog zur Bestimmung der Mikrobeweglichkeit am idealisierten Modell in Kapitel 3.1 

wurde auch in den Versuchsreihen am Brückenmodell die Positionsänderung des Kraft-
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angriffspunktes der Abutments bzw. des Brückenzwischenglieds am Ende der Simulati-

on im Vergleich zur Position zu Beginn der Simulation in allen Raumebenen ermittelt 

und daraus die Gesamtauslenkung abgeleitet. Für die Mikrobeweglichkeit der Schraube 

und des Implantats wurden ebenfalls Referenzpunkte ausgewählt und deren Auslen-

kung aufgezeichnet. 

 

3.4.1 Auslenkung bei gleichzeitiger Belastung beider Brückenpfeiler 

Bei gleichzeitiger Belastung beider Brückenpfeiler mit einer Kraft von jeweils 250 N zeig-

ten sich unterschiedliche Auslenkungen der Abutments bezüglich der Variation der Ver-

bindungsgeometrie (siehe Abb. 33). Die konischen Modelle wiesen die stärkste Ge-

samtauslenkung auf (318-350 µm), gefolgt von den zylindrischen (207-237 µm) und stu-

figen Verbindungen (186-198 µm). Bezüglich der Indexform schien sich die Rotationssi-

cherung mit vier Nuten bei den konischen und zylindrischen Modellen positiv auf die 

Beweglichkeit der Abutments auszuwirken, der hexagonale sowie wellenförmige Rotati-

onsschutz eher negativ. Zwischen der Abutmentauslenkung am anterioren und posteri-

oren Pfeiler waren nur geringe Unterschiede zu erkennen (0-5 µm). 
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Abb. 33: Darstellung der Auslenkung der Abutments bei gleichzeitiger Belastung beider 
Brückenpfeiler mit jeweils 250 N an den verschiedenen Geometrievariationen. Die Kraft-
angriffspunkte lagen auf der Implantatachse 8 mm über der Implantatschulter des ante-
rioren sowie posterioren Pfeilers.  

 

Auf die Beweglichkeit der Implantate hatten die verschiedenen Verbindungsgeometrien 

und Indexformen bei Belastung beider Brückenpfeiler keinen Einfluss (siehe Abb. 42 im 

Anhang). Auch zwischen anteriorem und posteriorem Implantat-Abutment-Komplex 

konnten kaum Unterschiede festgestellt werden. Bei allen Geometrievariationen lag die 

Gesamtauslenkung der Implantate im Bereich von 8 bis 9 µm.  

Die Beweglichkeit der Schraube war bei den konischen Modellen am größten (74-77 

µm), gefolgt von den zylindrischen (61-63 µm) und den stufigen Modellen (55-61 µm) 

(siehe Abb. 43 im Anhang). Die verschiedenen Rotationssicherungen wirkten sich kaum 

auf die Schraubenauslenkung aus. Auch die Differenzen zwischen der Auslenkung der 

Schraube am anterioren im Vergleich zum posterioren Brückenpfeiler waren gering (0-3 

µm). Dabei war die Auslenkung an den anterioren Pfeilern tendenziell etwas stärker. 
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3.4.2 Auslenkung bei Belastung des anterioren Brückenpfeilers 

Wie Abbildung 34 veranschaulicht, zeigte sich auch unter Belastung des anterioren Brü-

ckenpfeilers mit einer Kraft von 500 N die stärkste Abutmentauslenkung bei den koni-

schen Modellen (295-381 µm), gefolgt von den zylindrischen (177-262 µm) und den stu-

figen Modellen (164-222 µm). In der Gruppe der stufigen Implantat-Abutment-Komplexe 

hatten die verschiedenen Rotationssicherungen kaum Einfluss auf die Beweglichkeit der 

Abutments. Bei den konischen sowie zylindrischen Verbindungen wirkte sich der Index 

mit vier Nuten leicht positiv auf die Auslenkung der Abutments aus. Die Differenz zwi-

schen der Auslenkung des belasteten, anterioren und des unbelasteten, posterioren 

Abutments lag bei nahezu allen Geometrievariationen im Bereich von 46 bis 55 µm. Le-

diglich die zylindrischen Modelle mit hexagonalem und wellenförmigem Rotationsschutz 

wiesen größere Differenzen zwischen anteriorem und posteriorem Abutment auf (85 

bzw. 79 µm). Im Vergleich zur Abutmentauslenkung bei simultaner Belastung beider 

Brückenpfeiler zeigte sich in dieser Simulationsreihe an den belasteten, anterioren Pfei-

lern eine stärkere Beweglichkeit sowie an den meisten unbelasteten, posterioren Pfei-

lern eine schwächere Auslenkung. Dabei war die Differenz an den posterioren Pfeilern 

der zylindrischen Verbindungen mit hexagonalem und wellenförmigem Rotationsschutz 

am stärksten. 
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Abb. 34: Darstellung der Auslenkung der Abutments bei Belastung des anterioren Brü-
ckenpfeilers mit einer Kraft von 500 N an den verschiedenen Geometrievariationen. Der 
Kraftangriffspunkt lag auf der Implantatachse 8 mm über der Implantatschulter des ante-
rioren Pfeilers.  
 

Die Auslenkung der Implantate lag bei alleiniger Belastung des anterioren Brückenpfei-

lers am anterioren Implantat (16-17 µm) deutlich über der des posterioren Implantats (3-

4 µm, siehe Abb. 44 im Anhang). Im Vergleich zur Implantatauslenkung bei zeitgleicher 

Belastung beider Pfeiler betrug sie in dieser Simulationsreihe dementsprechend das 

Doppelte am anterioren sowie die Hälfte am posterioren Implantat. Die Geometrievaria-

tionen wirkten sich hingegen nicht auf die Beweglichkeit des Implantats aus.  

Bezüglich der Auslenkung der Schraube konnten bei den konischen Verbindungen die 

größten Werte gemessen werden (64-88 µm, siehe Abb. 45 im Anhang). Bei den zylind-

rischen Modellen war die Schraubenbeweglichkeit etwas geringer (50-75 µm), die stufi-

gen Modelle zeigten die geringste Auslenkung (44-73 µm). Die Indexform hatte dabei 

keinen Einfluss auf die Schraubenbeweglichkeit. Die Auslenkung an den anterioren Brü-

ckenpfeilern lag 22 bis 27 µm über der an den posterioren Pfeilern. 
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3.4.3 Auslenkung bei Belastung des posterioren Brückenpfeilers 

Bei Belastung des posterioren Brückenpfeilers mit einer Kraft von 500 N konnte die 

stärkste Abutmentauslenkung an den konischen Modellen (294-381 µm) beobachtet 

werden, gefolgt von den zylindrischen (176-262 µm) sowie den stufigen Modellen (162-

222 µm, siehe Abb. 35). Dabei hatte erneut die Rotationssicherung mit vier Nuten einen 

leicht positiven Effekt auf die Beweglichkeit der Abutments. Die Differenzen zwischen 

der Abutmentauslenkung am anterioren und posterioren Brückenpfeiler lagen mit größ-

tenteils 47 bis 60 µm bei alleiniger Belastung des posterioren Pfeilers in einem ähnlichen 

Rahmen wie bei Belastung des anterioren Pfeilers. Wie im vorherigen Kapitel fielen 

auch in dieser Simulationsreihe die hexagonale und wellenförmige Rotationssicherung 

bei den zylindrischen Modellen mit einer deutlich größeren Differenz auf (86 bzw. 83 

µm). Verglichen mit den Ergebnissen zur Abutmentauslenkung bei Belastung beider 

Brückenpfeiler konnten unter Belastung des posterioren Pfeilers ähnliche Abweichungen 

beobachtet werden wie bei Belastung des anterioren Pfeilers. Dabei zeigte sich die stär-

kere Mikrobeweglichkeit jeweils an den belasteten Abutments. 

 

Abb. 35: Darstellung der Auslenkung der Abutments bei Belastung des posterioren Brü-
ckenpfeilers mit einer Kraft von 500 N an den verschiedenen Geometrievariationen. Der 
Kraftangriffspunkt lag auf der Implantatachse 8 mm über der Implantatschulter des 
posterioren Pfeilers.  
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Die Auslenkung der Implantate entsprach bei alleiniger Belastung des posterioren Brü-

ckenpfeilers den Ergebnissen bei Belastung des anterioren Pfeilers, wobei in dieser Si-

mulationsreihe die Auslenkung am belasteten, posterioren Implantat entsprechend grö-

ßer war (siehe Abb. 46 im Anhang). Analog zum vorherigen Kapitel betrug die Beweg-

lichkeit des anterioren Implantats in dieser Belastungssituation etwa die Hälfte und die 

des posterioren Implantats etwa das Doppelte der Beweglichkeit bei zeitgleicher Belas-

tung beider Pfeiler. 

Bezüglich der Schraubenauslenkung zeigten sich auch bei alleiniger Belastung des 

posterioren Brückenpfeilers bei den konischen Verbindungen höhere Werte (64-88 µm) 

als bei den zylindrischen (50-75 µm) und den stufigen Modellen (44-73 µm, siehe Abb. 

47 im Anhang). Die Wahl des Rotationsschutzes hatte erneut keinen großen Einfluss auf 

die Schraubenbeweglichkeit. Am posterioren Brückenpfeiler lag die Auslenkung 19 bis 

24 µm über der am anterioren Pfeiler. 

 

3.4.4 Auslenkung bei Belastung des Brückenzwischenglieds 

Abbildung 36 veranschaulicht die Auslenkung der Abutments bzw. des Zwischenglieds 

bei Belastung des Brückenzwischenglieds mit einer Kraft von 500 N. Wie in den vorheri-

gen Simulationen konnte die stärkste Auslenkung bei den konischen Modellen (315-361 

µm) festgestellt werden, gefolgt von den zylindrischen (205-247 µm) sowie den stufigen 

Modellen (183-206 µm). Dabei wirkten sich die Rotationssicherungen mit vier Nuten 

leicht positiv auf die Mikrobeweglichkeit aus, insbesondere im Vergleich zu dem hexa-

gonalen und wellenförmigen Index. Bei allen Geometrievariationen zeigte sich die größ-

te Auslenkung an dem direkt belasteten Brückenzwischenglied. Die Differenzen der 

Auslenkung der beiden Pfeiler im Vergleich zum Zwischenglied waren vergleichsweise 

gering (7-15 µm). Am anterioren Implantat-Abutment-Komplex lag die Abutmentaus-

lenkung etwas über der am posterioren Pfeiler.  
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Abb. 36: Darstellung der Auslenkung der Abutments bzw. des Brückenzwischenglieds 
bei Belastung des Zwischenglieds mit einer Kraft von 500 N an den verschiedenen Ge-
ometrievariationen. Der Kraftangriffspunkt lag im zentralen Bereich der Okklusalfläche 
des Zwischenglieds 8 mm über der Schulter der Implantate.  
 

Bei der Implantatauslenkung zeigten sich am anterioren Brückenpfeiler minimal höhere 

Werte als am posterioren Pfeiler (siehe Abb. 48 im Anhang). Insgesamt war die Beweg-

lichkeit des Implantats in dieser Belastungssituation vergleichbar mit der bei zeitgleicher 

Belastung beider Brückenpfeiler. Dabei hatten die unterschiedlichen Geometrievariatio-

nen keinen großen Einfluss auf die Implantatauslenkung.  

Im Rahmen der Belastung des Brückenzwischenglieds lag die Schraubenauslenkung in 

der Größenordnung der Ergebnisse bei zeitgleicher Belastung beider Brückenpfeiler 

(siehe Abb. 49 im Anhang). Erneut konnten die höchsten Werte bei den konischen Mo-

dellen beobachtet werden (72-78 µm), gefolgt von den zylindrischen (60-65 µm) sowie 

den stufigen Modellen (54-63 µm). Am anterioren Pfeiler war die Schraubenbeweglich-

keit leicht größer als am posterioren Brückenpfeiler. Die verschiedenen Rotationssiche-

rungen wirkten sich kaum auf die Auslenkung der Schrauben aus. 
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3.4.5 Auslenkung bei Variation des Brückenmaterials 

Abbildungen 37 bis 39 veranschaulichen die Auslenkung der Abutments bzw. des Brü-

ckenzwischenglieds bei Belastung auf dem Zwischenglied und Variation des Brücken-

materials. In der Gruppe der stufigen Modelle zeigten sich vergleichbare Werte bei den 

Modellen mit Brücken aus Titan und Zirkon (siehe Abb. 37). Dabei lag die Auslenkung 

des Zwischenglieds mit 189-206 µm minimal über der des anterioren (186-198 µm) und 

posterioren Abutments (182-194 µm). Hinsichtlich der Brücken aus Pekkton konnte eine 

deutlich stärkere Auslenkung am Zwischenglied (343-368 µm) ermittelt werden. Die 

Abutmentauslenkung am anterioren Pfeiler betrug im Vergleich lediglich ca. 60 % der 

Auslenkung am Zwischenglied, die am posterioren Pfeiler etwa 50 %. Insgesamt stellte 

sich der wellenförmige Rotationsschutz als leicht nachteilig heraus.  

 

Abb. 37: Darstellung der Auslenkung der Abutments bzw. des Brückenzwischenglieds 
bei Belastung des Zwischenglieds mit einer Kraft von 500 N an den stufigen Modellen 
mit Variation des Brückenmaterials. Der Kraftangriffspunkt lag im zentralen Bereich der 
Okklusalfläche des Zwischenglieds 8 mm über der Schulter der Implantate.  
 

Bei den konischen Modellen mit Brücken aus Titan und Zirkon konnten unter Belastung 

des Zwischenglieds ebenfalls ähnliche Abutment- bzw. Zwischengliedauslenkungen be-

obachtet werden (siehe Abb. 38). Dabei zeigte sich eine lediglich leicht erhöhte Mikro-
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beweglichkeit am Zwischenglied (323-360 µm) im Vergleich zum anterioren (319-353 

µm) und posterioren Abutment (315-347 µm). Wie bereits bei den stufigen Modellen 

wurden auch bei den konischen Modellen bei den Brücken aus Pekkton deutlich stärke-

re Auslenkungen ermittelt. Dabei war die Auslenkung am Zwischenglied (493-545 µm) 

erneut am größten. Die Beweglichkeit des anterioren Abutments betrug im Vergleich 

lediglich ca. 70 % und die des posterioren Abutments ca. 65 % von der Auslenkung des 

Zwischenglieds. Insbesondere im Vergleich zum wellenförmigen und hexagonalen Rota-

tionsschutz schien sich die Indexform vier Nuten positiv auf die Mikrobeweglichkeit aus-

zuwirken. 

 

Abb. 38: Darstellung der Auslenkung der Abutments bzw. des Brückenzwischenglieds 
bei Belastung des Zwischenglieds mit einer Kraft von 500 N an den konischen Modellen 
mit Variation des Brückenmaterials. Der Kraftangriffspunkt lag im zentralen Bereich der 
Okklusalfläche des Zwischenglieds 8 mm über der Schulter der Implantate.  
 

Auch bei den zylindrischen Modellen mit Brücken aus Titan und Zirkon konnten ver-

gleichbare Auslenkungen der Abutments bzw. Zwischenglieder festgestellt werden (sie-

he Abb. 39). Die Mikrobeweglichkeit des Brückenzwischenglieds (212-247 µm) lag er-

neut minimal über der des anterioren (208-239 µm) und posterioren Abutments (204-233 

µm). Wie bei den anderen Verbindungsgeometrien wurde das Zwischenglied bei den 

zylindrischen Modellen mit Brücken aus Pekkton am stärksten ausgelenkt (361-409 µm). 
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Im Vergleich dazu betrug die Beweglichkeit der Abutments am anterioren Pfeiler ca. 65 

% und am posterioren Pfeiler etwa 60 % der Auslenkung des Zwischenglieds. Der wel-

lenförmige und der hexagonale Rotationsschutz zeigten einen negativen Einfluss auf die 

Beweglichkeit von Zwischenglied und Abutment, der Index mit vier Nuten wirkte sich 

positiv aus. 

 

Abb. 39: Darstellung der Auslenkung der Abutments bzw. des Brückenzwischenglieds 
bei Belastung des Zwischenglieds mit einer Kraft von 500 N an den zylindrischen Model-
len mit Variation des Brückenmaterials. Der Kraftangriffspunkt lag im zentralen Bereich 
der Okklusalfläche des Zwischenglieds 8 mm über der Schulter der Implantate.  
 

Betrachtet man die Ergebnisse für die Mikrobeweglichkeit bei Variation des Brückenma-

terials insgesamt, zeigt sich bei den Brücken aus Pekkton bei allen Geometrievariatio-

nen eine deutlich stärkere Auslenkung des Zwischenglieds. Die Abutmentauslenkung 

der Brückenpfeiler hingegen unterschied sich im Vergleich zu Titan als Standardbrück-

enmaterial in dieser Studie im Verhältnis nur gering. Auch die Spannungsverteilung 

zeigte kaum Differenzen bei Variation des Brückenmaterials (siehe Abb. 40). 
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Titan 

 

Pekkton 

 

Zirkon 

 

Abb. 40: Darstellung der Spannungsverteilung bei Variation des Brückenmaterials unter 
Belastung des Brückenzwischenglieds beispielhaft am anterioren Brückenpfeiler mit zy-
lindrischer Geometrie und vier Nuten 
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4. Diskussion 

 

4.1 Diskussion von Material und Methoden 

Die in dieser Studie verwendeten Modelle sowie die Randbedingungen der verschiede-

nen Simulationen wurden idealisiert erstellt. Die Ausgangsmodelle aus der Untersu-

chung von Wylezalek (2020) wurden auf Basis der originalen CAD-Daten des Tiologic® 

Twinfit-Implantats der Firma Dentaurum® (Ispringen) weiterverarbeitet. Die Schrauben 

wurden dabei glatt und ohne echtes Gewinde modelliert. Bei der Konstruktion des Brü-

ckenmodells wurde ein idealisiertes Stück Unterkieferknochen mit einer gleichbleibend 

dicken Schicht aus Kortikalis und Spongiosa modelliert. Mögliche Unterschiede in der 

Knochenqualität blieben dabei unberücksichtigt. 

Die beiden Implantate, die als Brückenpfeiler dienen, wurden exakt parallel und auf glei-

cher Höhe im Knochen positioniert. Diese Situation entspricht im Regelfall nicht der kli-

nischen Situation und lässt sich somit auch nicht direkt auf die Klinik übertragen. Da je-

der Patient individuelle Faktoren wie Knochenangebot, Knochenqualität, Implantatposi-

tion etc. mit sich bringt, wäre die Verwendung eines Patientenfalles für diese Studie al-

lerdings ungeeignet gewesen, um allgemein gültige Ergebnisse und Schlussfolgerung 

daraus zu ziehen. Insofern ist eine Verallgemeinerung aus dem idealisierten Modell ein-

facher als aus einem patientenspezifischen Modell. 

Die Idealisierung des Brückenmodells führt darüber hinaus aufgrund der geringeren 

Elementzahl zu einer Begrenzung der Rechenzeit. 

Die Konstruktion des Brückenmodells umfasst lediglich einen Ausschnitt der Zahnreihe 

mit den beiden Brückenpfeilern sowie einer dreigliedrigen Brücke. Eine möglicherweise 

limitierende Wirkung der Nachbarzähne auf die Auslenkung der Abutments und des 

Brückenzwischenglieds wurde demnach nicht berücksichtigt.  

Wie in Wylezaleks Untersuchung (2020) wurde das Spiel zwischen den einzelnen Kom-

ponenten des Implantat-Abutment-Komplexes mit 50 µm entsprechend den Maßen des 

Ausgangsmodells festgelegt. In einer systematischen Übersichtsarbeit von Schmitt et al. 

(2014) wurde unter anderem die Dichtigkeit von konischen im Vergleich zu nichtkoni-

schen Implantat-Abutment-Verbindung untersucht. In den von ihnen miteinbezogenen 

Studien wurde der Mikrospalt mithilfe eines Rasterelektronenmikroskops (REM) unter-
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sucht und lag bei allen Verbindungen bei unter 10 µm. Jansen et al. (1997) konnten in 

ihrer Untersuchung mittels REM an 13 unterschiedlichen Implantat-Abutment-

Verbindungen ebenfalls Mikrospalten von unter 10 µm messen. Verglichen mit diesen 

Ergebnissen stellt sich die Frage, ob das Spiel zwischen den Komponenten in den Si-

mulationen dieser Studie unter Umständen zu groß gewählt und entsprechend auch ei-

ne stärkere Mikrobeweglichkeit simuliert wurde. Da die Werte ohnehin vor allem dem 

Vergleich der verschiedenen Verbindungsgeometrien, Belastungssituationen und Brü-

ckenmaterialien untereinander dienen sollten, ist diese Fragestellung zu vernachlässi-

gen. Eine Vergleichbarkeit der absoluten Zahlen mit den Ergebnissen anderer Studien 

ist dadurch allerdings nur eingeschränkt möglich. 

Wie in vielen anderen FEM-Untersuchungen erfolgte die Kraftübertragung auch in dieser 

Studie direkt auf die Abutments der Brückenpfeiler. In der Klinik wird die Kaukraft hinge-

gen von den Antagonisten über die Suprakonstruktion auf die Implantat-Abutment-Kom-

plexe übertragen. Während des natürlichen Kauvorgangs kommt es zu Gleit- und Rei-

bungsvorgängen zwischen den Antagonisten, die bei der direkten Kraftübertragung in 

den meisten FE-Analysen folglich nicht ausreichend berücksichtigt werden und den 

Kauvorgang somit vereinfacht abbilden. Rand et al. (2017) verglichen die Auswirkungen 

der direkten und indirekten Kraftübertragung auf die Belastung des periimplantären Kno-

chens mithilfe einer FE-Analyse. Es zeigten sich deutliche Unterschiede in den Ergeb-

nissen der verschiedenen Belastungssituationen. Im Vergleich zur direkten Belastung 

hätte die indirekte Kraftübertragung über einen Antagonisten eine realitätsnähere Simu-

lation im Vergleich zur klinischen Situation ergeben. Dabei ist allerdings zu beachten, 

dass Faktoren wie die Anzahl und Positionierung der Kontaktpunkte auf den Okklu-

salflächen der Antagonisten, die Höckerneigung sowie der individuelle Reibungskoeffi-

zient die periimplantäre Knochenspannung beeinflussen (Brune et al., 2019). Die daraus 

folgende Individualisierung verschiedener Parameter hätte eine Übertragbarkeit der Er-

gebnisse sowie allgemeingültige, klinische Schlussfolgerungen deutlich erschwert. 

Die in dieser Studie festgelegte Kaukraft wurde mit 500 N recht hoch gewählt, um eine 

extreme Kausituation abzubilden. In einigen vergleichbaren Studien zur Belastung von 

Implantaten wurden deutlich geringere Kräfte verwendet. Zipprich et al. (2007) definier-

ten in ihrer Studie beispielsweise eine Kraft von 200 N, Kharsan et al. (2019) simulierten 

verschiedene Belastungssituationen mit 100 N oder 300 N. Abhängig von der Messme-
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thode und der Patientenauswahl finden sich in der Literatur unterschiedliche Werte für 

die maximale Kaukraft. Cosme et al. (2005) beobachteten in ihrer Studie eine maximale 

Kaukraft zwischen 224 N und 859 N, Chong et al. (2016) ermittelten im Durchschnitt 

eine Kaukraft von 420,5 N bei den älteren und 541,4 N bei den jüngeren, männlichen 

Studienteilnehmern. Während bei Levartovsky et al. (2022) die mittlere maximale Kau-

kraft bei 258,5 ± 175,7 N lag, konnten Su et al. (2024) eine durchschnittliche Kaukraft 

von ca. 815 N messen. Insbesondere bei Patienten mit Bruxismus oder Parafunktionen 

können folglich sehr große Kaukräfte entstehen. Entsprechend ist es für den langfristi-

gen Implantaterfolg speziell in diesen extremen Fallbeispielen wichtig, die stabilste Ver-

bindungsgeometrie und das am besten geeignete Brückenmaterial zu finden. 

 

4.2 Diskussion der Ergebnisse  

Bezüglich der Spaltbildung am idealisierten Modell zeigten sich bei 1 oder 5 mm extra-

axialer Belastung Unterschiede zwischen den verschiedenen Geometrievariationen. Für 

die stufigen und konischen Modelle konnten bei 5 mm extraaxialer Belastung die größ-

ten Mikrospalten am Implantat-Abutment-Interface beobachtet werden, bei zentraler Be-

lastung die geringste Spaltbildung. Erklären lässt sich dies mit einer stärkeren Hebelwir-

kung, einer höheren Beweglichkeit und daraus resultierend größeren Mikrospalten. Hin-

sichtlich der zylindrischen Modelle konnten hingegen je nach Indexform bei Verschieben 

des Kraftangriffspunktes um 5 mm teilweise kleinere Mikrospalten ermittelt werden als 

bei zentraler bzw. 1 mm extraaxialer Belastung. Wird der Kraftangriffspunkt um 5 mm 

verschoben, kommt es zu einer komplexen Kombination aus Kipp- und Rotationsbewe-

gungen. Dadurch bildet die in dieser Studie gewählte Schnittebene zur Messung der 

Spaltbreiten unter Umständen einen anderen Bereich des Implantat-Abutment-

Komplexes mit entsprechend abweichenden Mikrospalten ab. Da die optimale Schnitt-

ebene mit der maximalen Mikrospaltbildung allerdings unbekannt ist, bietet die Verwen-

dung der zuvor verwendeten Schnittebene eine bessere Vergleichbarkeit der Ergebnis-

se. 

In allen Simulationsreihen zeigte sich die stärkste Abutmentauslenkung in der Gruppe 

der konischen Modelle. Eine mögliche Erklärung dafür ist die flächigere und horizontale 

Abstützung des Abutments auf der Implantatschulter bei den zylindrischen und stufigen 
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Verbindungen. Die konischen Modelle hingegen wurden lediglich im etwas tieferen und 

konisch verlaufenden Bereich des Kontaktbereichs in ihrer Bewegung limitiert, was eine 

stärkere Kippbewegung zur Folge hatte. 

Bezüglich des Einflusses der Indexform auf die Abutmentauslenkung konnten bei den 

stufigen Modellen erneut die geringsten Schwankungen beobachtet werden. Für die ko-

nischen und zylindrischen Verbindungen zeigten sich in allen Simulationen bei den Mo-

dellen mit hexagonalem sowie wellenförmigem Rotationsschutz etwas größere Auslen-

kungen. Die Rotationssicherung mit vier Nuten wirkte sich leicht positiv auf die Mikrobe-

weglichkeit aus. Ein deutlicher Einfluss der Orientierung des Index auf die Abutmentaus-

lenkung konnte im Versuch zur Rotation im idealisierten Modell nicht nachgewiesen 

werden. 

Wie bei Wylezalek (2020) konzentrierte sich die Spannung in allen durchgeführten Si-

mulationen bei den konischen Modellen primär auf die Implantatschulter und bei den 

stufigen sowie zylindrischen Modellen auf die Schraube. Dabei wurde die Dehngrenze 

des Titans Grade 5 überschritten, was eine plastische Verformung im Bereich der Im-

plantatschulter bzw. einen möglichen Bruch der Schraube zur Folge hätte. Eine deutlich 

stärkere Spannungsentwicklung mit einem entsprechend höheren Risiko eines material-

bedingten Implantatversagens konnte bei extraaxialer Belastung von 5 mm am ideali-

sierten Modell beobachtet werden. Grund für die höhere Spannung ist die Hebelwirkung 

bei Belastung außerhalb des über die Implantatschulter abgestützten Bereichs. Die In-

dexform hatte lediglich leichte Auswirkungen auf die Spannungsverteilung am Implantat-

Abutment-Interface. Erklären lassen sich diese vermutlich mit den unterschiedlichen An-

schnitten der jeweiligen Indexform und den daraus resultierenden Kontaktpunkten zwi-

schen Index und Implantat.  

Die Belastung 5 mm extraaxial am idealisierten Modell diente der Simulation einer 

Krafteinwirkung im Bereich eines Brückenzwischenglieds bzw. eines Brückenanhängers 

an einem einzelnen Implantat-Abutment-Komplex ohne Suprakonstruktion. Verglichen 

mit der Spannungsverteilung in der Simulationsreihe am Brückenmodell unter Belastung 

des Zwischenglieds zeigten sich dort zwar ähnliche Verteilungsmuster bezüglich der 

konischen, stufigen und zylindrischen Verbindungsgeometrie, aber deutlich geringere 

Spannungen. Wird ein einzelner Implantat-Abutment-Komplex wie in dieser Studie 5 mm 

extraaxial belastet, kommt es analog zur Belastung eines Brückenanhängers zu einer 
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komplexen Kipp- und Rotationsbewegung. Durch die einwirkende Kraft im 30°-Winkel 

wird das Abutment nach außen gedrückt, der extraaxiale Kraftangriffspunkt führt gleich-

zeitig zu einer Rotationsbewegung. Diese Rotationsbewegung wird im Rahmen der Ver-

blockung von zwei Implantaten durch eine Brücke stark limitiert, was sich entsprechend 

positiv auf die Spannungsentwicklung auswirkt.  

Wie bei den Simulationen am idealisierten Modell wies die Größe und Konfiguration der 

Mikrospalten auch in den verschiedenen Simulationsreihen am Brückenmodell je nach 

Verbindungsgeometrie deutliche Unterschiede auf. Bei den konischen Modellen konnte 

die geringste Spaltbreite mit einer spitz zulaufenden und zum Implantatinneren ver-

schlossenen Spaltkonfiguration festgestellt werden. Die zylindrischen Verbindungen 

zeigten die größte Spaltbildung, der Spalt war ähnlich wie bei den stufigen Modellen 

eher parallel konfiguriert und in den Innenraum des Implantats geöffnet. Eine Ausnahme 

bildeten die konischen Verbindungen mit vier Nuten, bei denen eine geringe Spaltöff-

nung beobachtet werden konnte. Ursächlich dafür schien die Rotation der Krafteinwir-

kung relativ zum Index zu sein, da bei Änderung dieses Parameters am idealisierten 

Modell teils keine Öffnung festgestellt werden konnte. 

Unter alleiniger Belastung des anterioren bzw. posterioren Abutments im Brückenmodell 

konnten bezüglich der Spaltbildung bei allen Geometrievariationen Differenzen festge-

stellt werden. Dabei waren die entstandenen Mikrospalten am belasteten Implantat-

Abutment-Komplex größer als am unbelasteten. Die Wahl der konischen Verbindung 

zeigte insgesamt die geringsten Differenzen der Spaltbildung zwischen belastetem und 

unbelastetem Pfeiler. Auch auf die Mikrobeweglichkeit hatte die alleinige Belastung von 

nur einem Brückenpfeiler Einfluss. An dem belasteten Pfeiler konnten sowohl bei der 

Auslenkung der Abutments als auch der Implantate und Schrauben unabhängig von der 

Geometrievariation höhere Werte ermittelt werden. Um eine erhöhte Spaltbildung mit 

entsprechend größerem Microleakage sowie eine erhöhte Mikrobeweglichkeit mit 

dadurch erhöhtem Risiko für mechanische Komplikationen zu vermeiden, ist folglich ei-

ne möglichst gleichmäßige Okklusion mit zeitgleicher Belastung der Pfeiler anzustreben.  

Die Variation des Brückenmaterials wirkte sich in dieser Studie eher schwach auf die 

Spaltbildung am Implantat-Abutment-Interface aus. Im Vergleich zu Titan als Standard-

material für die Brücke zeigten die Modelle mit Zirkon-Brücken etwas geringere Diffe-

renzen als die Modelle mit Pekkton-Brücken. Dabei lagen die Spaltbreiten bei den Mo-
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dellen mit Pekkton am anterioren Pfeiler leicht über denen am posterioren Pfeiler. Bei 

den zylindrischen Verbindungen hatte die Wahl des Brückenmaterials indexabhängig 

den stärksten Einfluss. Erklären lässt sich der insgesamt geringe Einfluss der Material-

variation auf die Spaltbildung mit den ebenfalls nur geringen Abweichungen der Mikro-

beweglichkeit an den Brückenpfeilern verschiedener Brückenmaterialien. Von einem 

geringeren Microleakage bzw. einer Bakteriendichtigkeit, wie Wachtel et al. (2019) sie in 

ihrer Studie mit einer einteiligen Suprakonstruktion aus PEEK beobachten konnten, ist 

auf Basis der Ergebnisse dieser Studie für eine Brücke aus Pekkton nicht auszugehen. 

Bezüglich der Mikrobeweglichkeit konnte bei den Modellen mit Brücken aus Titan oder 

Zirkon lediglich eine minimal höhere Auslenkung des Zwischenglieds im Vergleich zu 

den beiden Abutments gemessen werden. In der Gruppe der Modelle mit einer Pekkton-

Brücke wurde das Zwischenglied deutlich stärker ausgelenkt als die Abutments. Als 

möglicher Grund für die unterschiedliche Differenz in der Mikrobeweglichkeit von Zwi-

schenglied und Abutments bei Materialvariation kann die Härte bzw. der E-Modul des 

Materials herangezogen werden. Im Falle eines härteren Materials wie Zirkon kommt es 

zu einem stärkeren Verblockungseffekt, die Brücke selbst wird dabei kaum deformiert. 

Entsprechend wird das Zwischenglied ähnlich stark ausgelenkt wie die Abutments. Bei 

einem weicheren Material wie Pekkton kommt es aufgrund des geringeren E-Moduls zu 

einer Verformung der Brücke. Das Brückenzwischenglied als Kraftangriffspunkt wird 

folglich stärker ausgelenkt als die Abutments. 

Wachtel et al. (2019) stellten in ihrer Studie die These auf, dass die hohe Elastizität von 

PEEK unter Belastung zu einer Verformung der Suprakonstruktion und dadurch zu re-

duzierten Mikrobewegungen am Implantat-Abutment-Interface führen würde. Eine deut-

lich reduzierte Auslenkung der Abutments als Parameter für eine geringere Mikrobeweg-

lichkeit bei Verwendung von Pekkton als Brückenmaterial im Vergleich zu Titan oder 

Zirkon konnte in dieser Studie allerdings nicht festgestellt werden. Grund für die abwei-

chenden Ergebnisse könnte die Verwendung eines Titanabutments mit einer Brücke aus 

einem Hochleistungspolymer in dieser Arbeit im Vergleich zur Verwendung einer eintei-

ligen Suprakonstruktion aus einem PEAK bei Wachtel et al. (2019) sein.  

Die Spannungsverteilung unter Belastung des Brückenzwischenglieds unterschied sich 

bei Variation des Brückenmaterials kaum. Dabei ist zu beachten, dass die gewählten 

Schnittebenen dieser Studie primär die Spannungsverteilung bei einer Kippbewegung 
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nach außen zeigten. Bei Belastung des Zwischenglieds einer Brücke aus Pekkton 

kommt es neben der Kippbewegung nach außen durch die Deformation des Brücken-

materials zusätzlich zu einer Bewegung der beiden Brückenpfeiler aufeinander zu. Im 

Vergleich zur dominierenden Kippbewegung nach außen ist diese „U-förmige“ Bewe-

gung in dieser Studie durch die begrenzte Brückendeformation deutlich schwächer aus-

geprägt und wirkt sich daher nicht merklich auf die Spannungsentwicklung an den Im-

plantat-Abutment-Komplexen aus. Eine Entlastung von Schraube und Implantat durch 

die elastischen Eigenschaften von Pekkton als Brückenmaterial konnte durch diese Stu-

die nicht bestätigt werden. In anderen Bewegungsrichtungen kann Pekkton durch seine 

elastischen Eigenschaften aber durchaus entlastend auf die Spannung am Implantat 

wirken.  

 

4.2.1 Diskussion der Ergebnisse vor dem Hintergrund der Literatur 

Die geringste Spaltbildung am Implantat-Abutment-Interface konnte in allen Simulations-

reihen dieser Studie an den konischen Modellen beobachtet werden, die größten Spalt-

werte zeigten sich bei den zylindrischen Verbindungen. In diesem Zusammenhang ist zu 

beachten, dass die hier verwendeten idealisierten Implantat-Abutment-Modelle von 

Wylezalek (2020) mit einem unterschiedlichen Spiel zwischen den verschiedenen Kom-

ponenten konstruiert wurden. Das Spiel im Bereich des Index sowie des unteren Abut-

mentanteils betrug bei allen Verbindungen einheitlich 50 µm. Im Bereich der Implantat-

schulter wurde bei der zylindrischen Verbindung aus Konstruktionsgründen mit 50 µm 

ein deutlich größeres Spiel der Komponenten gewählt als bei den stufigen und koni-

schen Verbindungen mit lediglich 5 µm Spielpassung am Konus. Verglichen mit den an-

deren Verbindungen war das Spiel bei den zylindrischen Modellen im initialen Modell 

entsprechend bereits um 45 µm größer. Hätte Wylezalek das Spiel der Komponenten 

bei den zylindrischen Modellen im Bereich der Implantatschulter auf 5 µm reduziert, wä-

re das Spiel aufgrund der zylindrischen Form der Verbindung im Bereich des Index und 

des unteren Abutments ebenfalls auf 5 µm reduziert und damit deutlich kleiner als bei 

den übrigen Verbindungen. Ein direkter Vergleich wäre folglich ebenso wenig möglich. 

Auch wäre klinisch eine zylindrische Verbindung mit einem derart geringen Spiel me-

chanisch wahrscheinlich nicht mehr zu fügen. 
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Die unterschiedliche Spaltkonfiguration führte Wylezalek auf die jeweilige Geometrie 

und das entsprechende Bewegungsmuster zurück. Die konischen Abutments gelangten 

durch den Anzug der Schraube und die kongruent gestalteten, konischen Kontaktflä-

chen tiefer in das Implantat als die stufigen und zylindrischen Modelle, welche durch 

eine Plattform ausgebremst wurden. Bei den konischen Modellen beobachtete 

Wylezalek bei Einwirken einer Kraft von 500 N im 30°-Winkel eine primär kippende Be-

wegung. Dadurch traf der Außenkonus am Abutment im unteren und aufgrund der Koni-

zität schmaleren Anteil früher auf den Innenkonus am Implantat. Es entstand ein spitz 

zulaufender Spalt mit Verschluss im Bereich des unteren Konusrandes des Abutments. 

Für das Bewegungsmuster der zylindrischen Modelle zeigte sich in Wylezaleks Studie 

unter Belastung durch die Abstützung im Bereich der Implantatschulter eine primär pa-

rallele Verschiebung des Abutments. Daraus resultierte die eher parallele Spaltkonfigu-

ration mit Öffnung in den Innenbereich am Implantat-Abutment-Interface. 

Aufgrund unterschiedlicher Methodiken in der Bestimmung der Spaltbreiten sind die 

Werte verschiedener Studien häufig nicht direkt miteinander vergleichbar. Bei der Be-

stimmung der Spaltbildung mithilfe eines Mikroskops kann meist lediglich der nach au-

ßen sichtbare, vertikale Spalt zwischen Implantatschulter und Abutment beurteilt werden 

(siehe Abb. 41). Der innere, horizontale Spalt zwischen Implantat und Abutment lässt 

sich nur numerisch sowie röntgenologisch abbilden. Bei Verwendung einer klassischen 

Röntgenaufnahme kann es dabei durch Überlagerung ebenfalls zu Schwierigkeiten bzw. 

Ungenauigkeiten in der Spaltmessung kommen.  
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Abb. 41: Darstellung der unterschiedlich lokalisierten Messtellen zur Bestimmung der 
Spaltbreiten. Der vertikale Spalt (a) ist dabei von außen sichtbar, der horizontale Spalt 
(b) lässt sich lediglich numerisch oder röntgenologisch bestimmen. Abgebildet ist ein 
Bildausschnitt des Implantat-Abutment-Komplexes (Längsschnitt) im Bereich der Im-
plantatschulter auf der Kraftangriffsseite am Beispiel des Modells stuf-welle am anterio-
ren Brückenpfeiler bei zeitgleicher Belastung beider Abutments mit jeweils 250 N. 
 

In ihrer In-vitro-Studie zur Mikrospaltbildung an einer konischen Implantat-Abutment-

Verbindung belasteten Rack et al. (2010) den Prüfkörper in einem 90°-Winkel mit einer 

Kraft von bis zu 100 N. Mittels hochauflösender Radiographie und Synchrotronstrahlung 

konnte bei maximaler Belastung ein spitz zulaufender Spalt mit einer oberen Spaltbreite 

von 22 µm und einer unteren Spaltbreite von 15 µm nachgewiesen werden. Trotz unter-

schiedlicher Methodik sind die Messstellen und insbesondere die obere Mikrospaltbreite 

sowie die Spaltkonfiguration vergleichbar mit den Ergebnissen dieser Studie. Angermair 

et al. (2024) untersuchten in ihrer In-vitro-Studie die Mikrospaltbildung und Abutmen-

tauslenkung an verschiedenen Implantat-Abutment-Designs mithilfe von Synchro-

tronstrahlung. Die Mikrospaltbreiten unterschieden sich abhängig von Verbindungsde-

sign und Belastungssituation. Am größten waren die Spaltbreiten insgesamt bei einer 

Belastung von 100 N in einem Winkel von 90°. Die oberen Spaltbreiten lagen bei 6 bis 

ab
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40,5 µm, die unteren Spaltbreiten bei 2,5 bis 39 µm. Dabei konnte auf der belasteten 

Seite bei den konischen Verbindungen mit einem eher kleinen Konuswinkel von 10,5° 

bis 12,2° eine V-förmige Spaltkonfiguration nachgewiesen werden, während ein größe-

rer Konuswinkel von 45° zu einem eher parallel verlaufenden Mikrospalt führte. Der Ko-

nuswinkel der in dieser Studie verwendeten konischen Modelle betrug 15°, die spitz zu-

laufende Spaltkonfiguration deckt sich folglich mit den Ergebnissen von Angermair et al. 

(2024). Die Autoren beschrieben in ihrer Ausführung außerdem, dass das Risiko einer 

plastischen Verformung der Implantatschulter aufgrund der unterschiedlichen Bewe-

gungsmuster der Abutments bei konischen Verbindungen größer ist als bei zylindrischen 

Verbindungsdesigns. 

Bagegni et al. (2021) untersuchten in ihrer Studie unter anderem die Spaltgröße an den 

Passflächen des Implantat-Abutment-Interfaces verschiedener Verbindungen vor und 

nach einer dynamischen Belastung mit einer Kraft von 98 N mittels Synchrotron-

basierten Micro-CTs. Dabei beobachteten sie vor Belastung Mikrospalten von 0,26 bis 

0,5 µm bei den konischen Verbindungen sowie 0,26 bis 0,47 µm bei den zylindrischen 

Verbindungen. Nach zyklischer Belastung bzw. Simulation der Kaubelastung entspre-

chend der DIN EN ISO 14801 wurden geringere Mikrospalten mit einer Differenz von 

0,11 bis 0,26 µm bei den konischen sowie 0,21 bis 0,26 µm bei den zylindrischen Ver-

bindungen gemessen. Eine mögliche Erklärung für diese Differenzen sehen die Autoren 

in der gleichzeitig nachgewiesenen vertikalen Intrusion der Abutments, welche bei den 

konischen Verbindungen insgesamt stärker ausgeprägt war. Verglichen mit den Werten 

dieser Studie beobachteten Bagegni et al. insgesamt deutlich geringere Mikrospaltwerte. 

Ursächlich für die unterschiedlichen Ergebnisse könnte die deutlich geringere Kraftein-

wirkung von 98 N statt 500 N sowie die zyklische anstatt einer einmaligen Belastung 

sein. 

 

4.3 Klinische Schlussfolgerungen 

Wie Wylezalek (2020) bereits in Ihrer Studie am idealisierten Modell eines Implantat-

Abutment-Komplexes feststellen konnte, hatte die konische Verbindung auch in dieser 

Studie am Brückenmodell einen positiven Einfluss auf die Mikrospaltbildung. Gegenüber 

den stufigen und zylindrischen Geometrien konnten insgesamt geringere Spaltwerte so-
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wie ein spitz zulaufender, ins Innere des Implantats verschlossener Spalt beobachtet 

werden, was auf ein geringeres Microleakage unter Kaubelastung schließen lässt. Zwar 

deutet die erhöhte Spannung im Bereich der Implantatschulter auf ein größeres Risiko 

der plastischen Deformation am Implantat hin, allerdings ist durch Entlastung der 

Schraube die Gefahr der Schraubenfraktur bei den konischen Verbindungen deutlich 

geringer als bei den stufigen und zylindrischen Modellen. Weiterhin negativ zu bewerten 

ist die erhöhte Abutmentauslenkung bei den konischen Verbindungen. Diese lässt sich 

allerdings unter anderem durch die Wahl des Rotationsschutzes mit vier Nuten reduzie-

ren. 

Die in dieser Studie ermittelten Ergebnisse lassen darauf schließen, dass die Indexform 

bei den stufigen Verbindungen kaum Einfluss auf Spaltbildung und Mikrobeweglichkeit 

haben. Für die Mikrospalten bei den zylindrischen sowie für die Mikrobeweglichkeit bei 

den zylindrischen und konischen Verbindungen erscheinen die wellenförmige und hexa-

gonale Rotationssicherung nachteilig. 

Insbesondere bei extremen Kaukräften, wie in den hier durchgeführten Simulationen 

angewendet, wirkt sich eine gleichmäßige Belastung der Brückenpfeiler positiv auf die 

Bildung von Mikrospalten sowie die Beweglichkeit der Implantat-Abutment-Komplexe 

aus. Im Gegensatz dazu führt die alleinige Belastung einzelner Abutments zu einer deut-

lich erhöhten Spaltbildung und verstärkten Mikrobeweglichkeit am belasteten Pfeiler, 

was ein erhöhtes Risiko für biologische und mechanische Komplikationen zur Folge ha-

ben kann.  

Klinisch entspricht die Verschiebung des Kraftangriffspunktes um 5 mm am ehesten der 

Belastung eines Implantat-Abutment-Komplexes im Bereich eines Brückenanhängers. 

Die bei den meisten Geometrievariationen erhöhte Spaltbildung, die stärkere Abutment-

auslenkung sowie die deutlich erhöhte Spannungsbildung bei Belastung 5 mm extraaxial 

zur Implantatachse führt zu der Schlussfolgerung, die prothetische Versorgung eines 

einzelnen Implantats mit einem Brückenanhänger nach Möglichkeit zu vermeiden. 

Bei Variation des Brückenmaterials zeigte sich für Pekkton aufgrund seines geringeren 

E-Moduls und seiner elastischen Eigenschaften unter Belastung des Zwischenglieds 

eine stärkere Auslenkung des Brückenzwischenglieds. Bezüglich der Abutmentauslen-

kung der Pfeiler, der Spannungsverteilung und der Mikrospaltbildung konnten in dieser 

Studie allerdings kaum Unterschiede zu den Modellen mit Titan- oder Zirkon-Brücken 
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festgestellt werden. Eine Entlastung der Implantate und der Abutmentschrauben sowie 

ein reduziertes Microleakage konnte demnach nicht bestätigt werden. Allerdings er-

scheint Pekkton basierend auf den Ergebnissen dieser Studie dennoch als ein gutes 

Alternativmaterial, insbesondere für Allergiker. 

Insgesamt deuten die Ergebnisse dieser Studie darauf hin, dass konische Implantat-

Abutment-Verbindungen bezüglich der Mikrospaltbildung und dem Risiko einer Schrau-

benfraktur vorteilhaft und bezüglich der Mikrobeweglichkeit eher nachteilig erscheinen. 

Der hexagonale sowie der wellenförmige Rotationsschutz scheinen sich negativ auf 

Spaltbildung und Mikrobeweglichkeit auszuwirken, wobei die stufigen Verbindungen 

diesbezüglich eine Ausnahme darstellen. Die Ergebnisse dieser Studie legen nahe, 

dass bei einer implantatgetragenen Brückenversorgung eine gleichmäßige Belastung 

der Pfeiler angestrebt werden sollte, um Spaltbildung und Mikrobewegungen und damit 

einhergehend das Risiko für biologische und mechanische Komplikationen zu reduzie-

ren. Im Rahmen der idealisierten Bedingungen dieser numerischen Untersuchung sind 

die Ergebnisse allerdings nicht direkt auf die klinische Situation übertragbar. 
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5. Zusammenfassung 

 

Der langfristige Erfolg einer Implantatversorgung wird neben patientenindividuellen Fak-

toren auch vom Verbindungsdesign des Implantat-Abutment-Komplexes, dem Rotati-

onsschutz oder der Suprakonstruktion und damit einhergehend einer unterschiedlichen 

Spaltbildung und Mikrobeweglichkeit beeinflusst. Dies wurde in der vorliegenden nume-

rischen Studie am Beispiel einer dreigliedrigen, implantatgetragenen Brücke unter Varia-

tion des Verbindungsdesigns, der Belastungssituation sowie des Brückenmaterials un-

tersucht. 

Aufbauend auf einer vorangegangenen Arbeit wurden zunächst an idealisierten FE-

Modellen eines Implantat-Abutment-Komplexes mit drei ausgewählten Verbindungen 

(stufig, konisch, zylindrisch) und je vier Indexformen (drei bzw. vier Nuten, hexagonal, 

wellenförmig) mögliche Auswirkungen der Rotation des Index zur einwirkenden Kraft 

sowie das extraaxiale Verschieben des Kraftangriffspunktes um 1 bzw. 5 mm unter-

sucht. Unter Berücksichtigung der Vorspannung durch die Fixationsschraube wurde das 

Abutment mit einer Kraft von 500 N in einem 30°-Winkel zur Implantatachse 8 mm über 

der Implantatschulter belastet. Für das Brückenmodell wurde ein idealisierter Mandibu-

larknochen mit zwei parallelen Implantaten und einer dreigliedrigen Brücke auf den 

Abutments modelliert. Für die 12 Brückenmodelle mit den ausgewählten Verbindungen 

und Indexformen wurden verschiedene Belastungssituationen simuliert (Belastung bei-

der Abutments mit jeweils 250 N sowie des anterioren bzw. posterioren Abutments und 

des Zwischenglieds einzeln mit jeweils 500 N). Um den Einfluss des Brückenmaterials 

im Vergleich zu Titan zu untersuchen, wurden unter Belastung des Zwischenglieds zu-

sätzlich die Materialparameter für eine Brücke aus Zirkon und Pekkton variiert. 

Die konischen Verbindungen wiesen in sämtlichen Simulationsreihen die geringste 

Spaltbildung mit einer spitz zulaufenden und zum Implantatinneren verschlossenen 

Spaltkonfiguration auf. Lediglich bei den konischen Modellen mit vier Nuten zeigte sich 

eine geringe Spaltöffnung (bis zu 4 µm). Bei den stufigen und zylindrischen Verbindun-

gen verlief der Spalt eher parallel mit einer Öffnung in das Implantatinnere (7-21 bzw. 

10-58 µm). Bei der Mikrobeweglichkeit stellte sich das konische Verbindungsdesign ins-

gesamt als nachteilig heraus (294-381 µm), die geringste Auslenkung der Abutments 
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wurde bei den stufigen Modellen ermittelt (162-222 µm). Bei den konischen Verbindun-

gen konzentrierte sich die Spannung auf die Implantatschulter, was bei extremen Kau-

belastungen zu Deformationen führen kann. Anders als bei den stufigen und zylindri-

schen Verbindungen wird dadurch gleichzeitig die Schraube entlastet und das Risiko 

einer Schraubenfraktur reduziert. Der hexagonale und wellenförmige Index schien sich 

bei den zylindrischen und konischen Modellen negativ auf die Spaltbildung und Mikro-

bewegung auszuwirken, für die stufigen Modelle wurde kaum ein Einfluss des Index 

festgestellt. Bei den Brückenmodellen aus Pekkton wurde unter Belastung eine deutlich 

stärkere Auslenkung des Zwischenglieds (343-545 µm) im Vergleich zu einer Brücke 

aus Titan oder Zirkon (195-361 bzw. 189-355 µm) beobachtet. Auf die übrigen unter-

suchten Parameter hatte das Brückenmaterial nur geringen Einfluss. 

Trotz eingeschränkter direkter Übertragbarkeit der Ergebnisse durch die idealisierten 

Bedingungen dieser Studie auf die klinische Situation haben sich klinisch relevante 

Schlussfolgerungen für eine implantatgetragene Brücke bei Variation des Verbindungs-

designs, der Belastungssituation und des Brückenmaterials ergeben. Demnach scheint 

sich die konische Verbindungsgeometrie vorteilhaft auf die Spaltbildung und das 

Schraubenfrakturrisiko und nachteilig auf die Mikrobeweglichkeit auszuwirken, während 

eine ungleichmäßige Belastung der Brückenpfeiler sowie die hexagonale und wellen-

förmige Indexform (abgesehen von der stufigen Verbindung) die Mikrobeweglichkeit und 

Spaltbildung negativ beeinflussen können.  
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6. Anhang 

 

 

Abb. 42: Darstellung der Auslenkung der Implantate bei gleichzeitiger Belastung beider 
Brückenpfeiler mit jeweils 250 N an den verschiedenen Geometrievariationen  
 

 

Abb. 43: Darstellung der Auslenkung der Schrauben bei gleichzeitiger Belastung beider 
Brückenpfeiler mit jeweils 250 N an den verschiedenen Geometrievariationen  
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Abb. 44: Darstellung der Auslenkung der Implantate bei Belastung des anterioren Brü-
ckenpfeilers mit einer Kraft von 500 N an den verschiedenen Geometrievariationen 

 

 

Abb. 45: Darstellung der Auslenkung der Schrauben bei Belastung des anterioren Brü-
ckenpfeilers mit einer Kraft von 500 N an den verschiedenen Geometrievariationen 
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Abb. 46: Darstellung der Auslenkung der Implantate bei Belastung des posterioren Brü-
ckenpfeilers mit einer Kraft von 500 N an den verschiedenen Geometrievariationen 
 

 

Abb. 47: Darstellung der Auslenkung der Schrauben bei Belastung des posterioren 
Brückenpfeilers mit einer Kraft von 500 N an den verschiedenen Geometrievariationen 
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Abb. 48: Darstellung der Auslenkung der Implantate bei Belastung des Zwischenglieds 
mit einer Kraft von 500 N an den verschiedenen Geometrievariationen 
 

 

Abb. 49: Darstellung der Auslenkung der Schrauben bei Belastung des Zwischenglieds 
mit einer Kraft von 500 N an den verschiedenen Geometrievariationen 
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terverarbeitet. Alle in der vorliegenden Arbeit vorgestellten Simulationen an diesen Mo-

dellen wurden von mir selber durchgeführt und ausgewertet. Simulationsergebnisse 

wurden aus der Vorarbeit von Frau Dr. Wylezalek nicht übernommen. 

Das zur Auswertung verwendete Datenmaterial wurde unter Anleitung von Dr. Keilig von 

mir eigenständig generiert.   

Ich versichere, die Dissertationsschrift selbständig verfasst zu haben und keine weiteren 

als die von mir angegebenen Quellen und Hilfsmittel verwendet zu haben. 
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