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Einleitung 
Die Verankerungskontrolle ist wesentlich für eine erfolgreiche kieferorthopädische 

Behandlung. Jeder Zahn besitzt sowohl ein gewisses Verankerungspotential als 

auch die Neigung, sich bei Kraftapplikation zu bewegen. Wenn Zähne zur Veranke-

rung verwendet werden, kann eine unerwünschte Mobilität der Verankerungseinheit 

zu einer Verlängerung der Behandlungszeit und zu einem nicht vorhersehbaren, 

eventuell unzureichenden Behandlungsergebnis führen.  

 

Um die Verankerungsqualität von Zähnen zu steigern, bedienen Kieferorthopäden 

sich verschiedener intraoraler Apparaturen und extraoraler Hilfsmittel oder versu-

chen, durch Kraftsysteme die Zahnwurzeln im Knochen zu verankern. Implantate in 

direktem Knochenkontakt besitzen kein Periodontalligament, dadurch sind sie zur 

absoluten Verankerung einsetzbar, da Implantate sich durch kieferorthopädische 

Kräfte nicht bewegen lassen. Die Größe konventioneller Dentalimplantate schränkt 

jedoch die Einsatzmöglichkeit auf dem Gebiet der Orthodontie ein.  

 

In Fällen, in denen die verbleibende Dentition nicht genügend Stabilität bieten kann, 

sind enossale orale Implantate als Verankerung von orthodontischen Kräften vorge-

schlagen worden [Wehrbein et al., 1996]. Beispielhaft sind zwei Typen von Mini-

Implantaten in Abb. 1 und Abb. 2 dargestellt. Bei diesen Implantaten ist aus anatomi-

scher Sicht der geringe Durchmesser, die niedrigen Kosten, das einfache Operati-

onsverfahren und eine oftmals unproblematische Verheilung vorteilhaft [Miyawaki et 

al., 2003]. 

 

In dieser Studie wurde die Designanalyse eines Implantatprototyps durchgeführt. 

Entwickelt wurde das Ankerimplantat von Axel Bumann, Dept. of Craniofacial Scien-

ce, USC, Los Angeles, USA. Mittels Finite-Elemente-Modellen unterschiedlicher Im-

plantatgeometrien wurden vergleichend die biomechanischen Auswirkungen der De-

signvarianten auf den Knochen untersucht. Das Design und der Gebrauch jedes be-

lasteten Implantates sollte die Spannungen im unterstützenden Knochen unter dem 

Schwellenwert für Mikroverletzungen halten [Frost, 1994]. 
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Abb. 1: Stabilisierung der Verankerung Abb. 2: Klinischer Einsatz eines tomas®-Pins 

durch ein maxilläres Implantat  

 

Seit 2004 werden die untersuchten 

Implantate unter dem Namen tomas®-

Pins (temporary orthodontic anchorage 

system) von der Firma Dentaurum J.P. 

Winkelstrroeter KG, Pforzheim vertrie-

ben. Die Implantate wurden speziell 

zur enossalen Insertion in Ober- und 

Unterkiefer entwickelt und besitzen ein 

selbstschneidendes Gewinde (s. Abb. 

3). 
   Abb. 3: Implantatprototypen 
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1 Literaturübersicht 

In diesem Kapitel wird eine Einführung in die Möglichkeiten der skelettalen Veranke-

rung mittels Implantaten gegeben. Dabei sollen ein Überblick über bisherige Studien 

und Untersuchungen zu diesem Arbeitsgebiet vermittelt und die klinischen Grundla-

gen besprochen werden. 

1.1 Verankerungsproblematik in der kieferorthopädischen Behand-
lung 

Der Begriff der Verankerung wurde von Angle in die Kieferorthopädie eingeführt. In 

seinem Buch „Treatment of malocclusion of teeth“ beschrieb er 1907: „Nach den 

wohlbekannten Gesetzen der Physik halten sich Wirkung und Gegenwirkung das 

Gleichgewicht und sind einander entgegengesetzt; daraus folgt, dass der Widerstand 

der Verankerung größer als der des zu bewegenden Zahnes sein muss. Die idealste 

Verankerung wäre natürlich eine unbewegliche Basis“. Von Proffit ist die Veranke-

rung definiert als der Widerstand gegen ungewollte Zahnbewegung [1993].  

 

In Übereinstimmung mit Newtons drittem Gesetz der Bewegung hat jede Aktion eine 

gleiche und eine entgegengerichtete Reaktion. Jede orthodontische Zahnbewegung 

setzt eine detaillierte Analyse der individuellen Verankerungssituation voraus, um 

nach biomechanischen Überlegungen ein statisches Gleichgewicht der aktiven und 

reaktiven Kräfte zu erzielen [Diedrich, 1993]. Maßgeblich für eine solche Veranke-

rungsplanung ist, neben zusätzlichen mechanischen Verankerungshilfen, die biologi-

sche Verankerungsqualität der Zähne. Traditionelle Methoden zur Kontrolle des Wi-

derstands schließen die gezielte Positionsveränderung der Ankerzähne, eine Platz-

kontrolle mittels Reihenextraktion, intraorale Transpalatinalbügel oder Lingualbügel 

und - extraoral unterstützend - den Einsatz von Headgear oder Gesichtsmasken ein. 

 

Diedrich [1993] stellte fest, dass die geringe Compliance resultierend in einem dis-

kontinuierlichem Tragen des Headgears, problematisch ist. Er sah darin die Gefahr 

eines desmodontalen Traumas an den Ankerzähnen hervorgerufen durch einen 

Jiggling-Effekt. Weitere Nachteile des Headgears sind eine oft unerwünschte Beein-



 

8 
 

flussung des Oberkieferkomplexes, ein wenig definiertes Kraftsystem und die Verlet-

zungsgefahr bei unsachgemäßer Handhabung der Apparatur. Verankerungsverlust 

bei den gebräuchlichen intraoralen Hilfsmitteln kann zu einer Mesialwanderung der 

Zähne der Verankerungseinheit führen und die Malokklusion noch verstärken [Mc-

Sherry, 2000]. Roberts et al. [1984] sahen eine unzureichende Verankerung als eine 

der größten Beschränkungen in der kieferorthopädischen Behandlung. 

 

Alternativen in Fällen von unzureichender desmodontaler Verankerung oder uner-

wünschten extraoralen Verankerungshilfen bietet die skelettale, intraorale Veranke-

rung in Form von Implantaten. Sowohl Tierstudien als auch klinische Studien zeigten, 

dass Implantate bei Anwendung kieferorthopädischer Kräfte positionsstabil bleiben 

[Roberts et al., 1984; Higuchi und Slack, 1991]. Damit können orthodontische Be-

handlungskonzepte verbessert, erweitert und Angles Verankerungsideal verwirklicht 

werden. 

 

Skelettale Verankerungssysteme kann man ihrem Ursprung entsprechend in zwei 

Gruppen einteilen [Melsen, 2005]. Die eine Gruppe bilden die osseointegrierten Imp-

lantate, die retromolaren Implantate wie sie Roberts et al. [1990] beschrieben hat und 

die von Wehrbein und Merz [1998] eingeführten Gaumenimplantate. Sie werden mit 

den Zähnen einer Verankerungseinheit verbunden und tragen so indirekt zur Veran-

kerung bei. 

 

Aus chirurgischen Minischrauben entwickelte sich die zweite Gruppe von Veranke-

rungssystemen. 1983 inserierten Creekmore und Eklund solch eine Schraube unter-

halb der Nasenhöhle, um Frontzähne zu intrudieren. Ausschließlich für den kieferor-

thopädischen Gebrauch wurde allerdings erst 1997 ein Mini-Implantat von Kanomi 

entworfen. Diese zwei Implantattypen wurden zur direkten Verankerung genutzt. 

Costa et al. beschrieben 1998 eine Schraubenart mit einem Spezialkopf, ähnlich ei-

nem Bracket, welches sowohl für direkte als auch indirekte Verankerung genutzt 

werden konnte. Im Gegensatz zu osseointegrierten Implantaten besitzen die Implan-

tate in dieser zweiten Gruppe einen geringeren Durchmesser, haben eine glatte O-

berfläche und sind unmittelbar belastbar. 
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1.1.1 Standardimplantate im Zahnbogen 

Über die Behandlung von zahnlosen Patienten mit Titanimplantaten als Brückenpfei-

ler hat die Gruppe um Brånemark eine klinische Studie über 15 Jahre vorgelegt [A-

dell et al., 1981]. Ihre Studie zeigte, dass durch sorgfältige Kontrolle ein dauerhaft 

fester Verbund zwischen vitalem Knochen und Implantatoberfläche erhalten werden 

kann. Offensichtlich unterhält ein ständiger Umbau, angeregt durch funktionelle Be-

lastung im Zusammenhang mit Kaukräften, den festen Verbund an der Implantat-

Knochengrenzfläche. 

 

Mit den Erkenntissen Brånemarks über die Osseointegration von Titanimplantaten 

untersuchten Roberts et al. [1984] die Auswirkungen orthopädischer Kräfte auf Titan-

implantate bei Hasen und konnten nachweisen, dass bei orthodontisch belasteten 

Titanimplantaten ein fester knöcherner Verbund aufgebaut wird. Auch nach der Be-

lastung mit 1 N durch eine Zugfeder verblieben 19 von 20 untersuchten Implantaten 

stabil im Knochen verankert. Sie erkannten das skelettale Verankerungspotential von 

Implantaten für die Kieferorthopädie.  

 

Turley et al. [1988] kamen nach Versuchen mit Hunden zu dem Schluss, dass die 

Stabilität und das Verankerungspotential von Titanimplantaten von deren Größe und 

Geometrie abhängig sein könnten. Nach einer dreijährigen Behandlungsperiode ka-

men auch Higuchi und Slack [1991] zu dem Ergebnis, dass intraorale rigide Veranke-

rung im Gleichgewicht der Kräfte möglich ist.  

 

1993 führten Wehrbein und Diedrich eine Studie an Jagdhunden durch, um zu unter-

suchen, ob osseointegrierte Titanimplantate (Brånemark) die klinische Stabilität trotz 

einer konstanten Belastung mit einer Kraft von 2 N beibehalten. Sie zeigten, dass 

osseointegrierte Titanimplantate auch über lange Belastungsphasen (Kraftapplikati-

onsdauer: 26 Wochen) positionsstabil blieben. Zusätzlich beobachteten sie eine 

durch diese Kraft induzierte marginale Knochenapposition um die Implantate, die 

eine Stabilisierung des Implantates bewirkten. Diese Remodellations- und Umbau-

vorgänge sahen sie als vorteilhaft für die spätere prothetische Nutzung des Implanta-

tes an. 
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Shapiro und Kokich [1988] sowie Van Roekel [1989] zeigten, dass Standardimplanta-

te nach kieferorthopädischem Behandlungsabschluss zur prothetischen Versorgung 

genutzt werden können, beispielsweise als Brückenpfeiler. 

1.1.2 Kurze maxilläre Implantate 

Als Erster untersuchten Triaca et al. [1992] kurze Implantate (bis zu 6 mm), die sie in 

den anterioren Gaumen setzten. Er sah diese Region mit der schmalen Sutur als vor-

teilhaft für ein einzeitiges Operationsverfahren mit zügiger orthodontischer Belastung 

an, weil sie von kompaktem Knochen umgeben ist. 

 

1995 beschrieben Block und Hoffmann ein Hydroxylapatit (HA) beschichtetes Plätt-

chen (Onplant, Nobel Biocare, Göteborg, Schweden), welches subperiostal auf den 

palatinalen Knochen gelagert wurde. Da das Onplant auf den Knochen aufgelagert 

und nicht eingelagert wurde, konnte es bei im Wachstum befindlichen Patienten an-

gewendet werden, ohne die skelettale Entwicklung zu beeinflussen. Die Auflagerung 

auf den Knochen ließ zudem eine Positionierung unabhängig vom Knochenangebot 

zu. So konnte das Plättchen, den mechanischen Anforderungen entsprechend, kom-

promisslos in die Region der ersten Molaren gesetzt werden. Histologische Untersu-

chungen zeigten einen direkten Kontakt zwischen Knochen und der HA-

Beschichtung des Onplants. Nach einer Biointegrationsphase von zehn Wochen 

konnten in Tierversuchen Transpalatinalbögen am Onplant befestigt werden. Zur 

Entfernung wurde in einer zweiten Operation mit einem Meissel das Onplant dein-

tegriert.  

 

Wehrbein et al. stellten 1996 das Orthosystem (Institut Straumann AG,Waldenburg 

Switzerland) vor. Hierbei handelt es sich um kurze maxilläre Implantate in Schrau-

benform. Die Schraube hat eine Versenktiefe von 4 oder 6 mm bei einem Durchmes-

ser von 3,3 mm. Eine Schraube mit dieser Dimension traumatisiert das Weichgewe-

be in nur geringem Umfang. Der Implantationsbereich lag im anterioren Gaumen in 

der median-sagittalen Ebene. Nach dreimonatiger Einheilungs- und anschließender 

Kraftapplikationsphase waren Implantat sowie die unterstützten Zähne nach zwölf 

Monaten noch positionsstabil. In vielen Studien konnte der Erfolg des Implantats bei 
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der Molarenretraktion und der Stabilisation von Ankerzähnen im Oberkiefer gezeigt 

werden [Wehrbein und Merz, 1998; Wehrbein et al., 1999]. 

1.1.3  Mini-Implantate 

Nach einer Begriffsbestimmung auf dem Moyers Symposium 2004 [Carano and Mel-

sen, 2005] werden unter der Bezeichnung Mini-Implantate Gaumenimplantate,  Mini-

schrauben, Mikroschrauben und die regelrechten Mini-Implantate zusammengefasst. 

Ihnen gemein ist, dass sie für skelettale Verankerung stehen, sich in der Größe von 

normalen Dentalimplantaten unterscheiden und nach Behandlungsabschluss wieder 

entfernt werden. Davon abgesehen unterscheiden sich die Implantate hinsichtlich der 

Osseointegration. Einige Implantate osseointegrieren, andere haben eine glatte O-

berfläche [Melsen and Verna, 2004]. 

 

Minischrauben zur orthodontischen Verankerung setzte Kanomi 1997 erstmalig ein. 

Sie entsprachen seiner Forderung nach Implantaten, die klein genug waren, um auch 

im apikalen Knochen positioniert werden zu können. Minischrauben konnten sowohl 

in den Oberkiefer- wie auch Unterkieferknochen gesetzt werden. Die geringe Größe  

ließ neue Implantationsorte möglich erscheinen, besonders die inter- und pararadiku-

lären Räume. Bei diesem Implantattyp handelte es sich um Mini-Knochen-Schrauben 

(Durchmesser: 1,2 mm; Länge: 6 mm) zur Fixierung von Platten bei plastischer Re-

konstruktion. Die Schrauben wurden ohne Weichgewebspräparation direkt durch die 

Schleimhaut in den Knochen gesetzt. Durch die Einfachheit des operativen Verfah-

rens waren die Implantate minimalinvasiv und zeigten sowohl eine schnelle Verhei-

lung als auch eine unkomplizierte Entfernung nach Behandlungsabschluss.  

 

Vorteilhaft für Minischrauben-Systeme ist die Möglichkeit der Sofortbelastung, was 

die Behandlungsdauer verkürzt [Costa et al., 1998]. Da die Retention dieser Schrau-

ben mechanisch ist und eine Osseointegration mit dem Knochen nicht stattfindet, 

können die Schrauben mit einem Schraubendreher leicht wieder entfernt werden.  

 

Als eine Komplikation bei der Anwendung von Minischrauben ist die Lockerung und 

der Verlust der Schraube zu nennen. Die Stabilität ist insbesondere durch eine 

Drehmomentbelastung gefährdet [Costa et al., 1998]. Dennoch konnte in Studien von 
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Melsen und Costa [2000], Ohmae et al. [2001] und Deguchi et al. [2003] die Eignung 

von Mini-Implantaten zum Zwecke der Verankerung aufgezeigt werden. 

1.2  Frühere Studien zu Mini-Implantaten 

In den letzten Jahren ist eine Fülle an Veröffentlichungen zum Thema orthodontische 

Implantate erschienen. Mehrheitlich sind dies klinische Fallbeschreibungen neben 

einigen wenigen experimentellen Untersuchungen und Finite-Elemente-Studien. 

 

Experimentelle Versuche führten Melsen und Costa [2000] an Rhesusaffen durch. In 

ihrer Arbeit untersuchten sie die Einheilung orthodontischer Ankerimplantate in Ab-

hängigkeit vom Knochentyp, der Art der Belastung und der Beobachtungsdauer. 18 

Aarhus Screws® wurden in die Crista infrazygomatica und die Symphysenregion 

gesetzt und sofort mit 0,25 N und 0,5 N über Sentalloy-Zugfedern für einen Zeitraum 

von 1-6 Monaten belastet. Der Grad der Osseointegration, 10 bis 60%, war zeitab-

hängig, jedoch unabhängig vom Knochentyp und der Kraftgröße. Ziel einer Studie 

von Melsen und Lang [2001] war die histomorphometrische Analyse der Gewebere-

aktion um Implantate, die einem genau definierten Kräftemuster ausgesetzt waren. 

Die Resultate wurden korreliert mit der lokalen Belastung der Gewebe. In einer wei-

teren Untersuchung konnten Melsen und Garbo [2004] feststellen, dass durch Kräfte 

von 50 cN die mechanische Stabilität erhöht wird, da aufgrund des positiven Umsat-

zes eine Verdichtung des Knochens in unmittelbarer Umgebung der Schraube statt-

findet.  

 

Ohmae et al. [2001] untersuchten das Verankerunspotential von Titan-

Miniimplantaten zur Intrusion von dritten Prämolaren bei Beaglehunden. Die Implan-

tate blieben stabil im Verlauf der Untersuchung und konnten nach Abschluss leicht 

mit einem Schraubendreher entfernt werden.  

 

Deguchi et al. [2003] quantifizierten die histomorphometrische Eigenschaft des Kno-

chen-Implantat-Kontaktes um die Verankerungsqualität von Titanschrauben zu ana-

lysieren und eine angemessene Einheilungsphase zu etablieren. Die Ergebnisse der 

Studie lassen auf das Erfordernis einer nur kurzen Einheilungsphase von unter 3 

Wochen schließen. Wilmes et al. [2005] testeten die Primärstabilität von  
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tomas®-Pins (Dentaurum, Pforzheim, Deutschland) und Dual-Top™ System (Jeil 

Medical, Seoul, Korea) und wiesen auf die Präparation des Implantationsgebietes, 

die Knochenqualität und das Implantatdesign als verantwortliche Hauptfaktoren für 

die Implantatstabilität hin. Abdelgader [2006] verglich die biomechanischen Eigen-

schaften von fünf unterschiedlichen Mini-Implantat-Fabrikaten. Eine geringe Abwei-

chung in der Knochenbelastung wurde auf die unterschiedlichen Schraubenformen 

zurückgeführt. Aus biomechanischen Gesichtspunkten sah Abdelgader alle Schrau-

bensysteme als geeignet für die Verankerung im Rahmen orthodontischer Zahnbe-

wegung an. Ein einwandfreies Operationsverfahren wurde als eine Voraussetzung 

für die spätere Implantatstabilität gesehen. 

 

Kanomi [1997], Costa et al. [1998], Gray und Smith [2000], Lee et al. [2001], Park et 

al. [2001] sowie Park und Kwon [2004] diskutierten mögliche Implantationsgebiete 

von Minischrauben, sahen diese aber als eine alternative Art der Verankerung bei 

Sofortbelastung. Freudenthaler et al. [2001] setzte in acht Fällen mit einer kritischen 

Verankerungssituation bikorticale Titanschrauben als Verankerungseinheit bei der 

Protrusion von Unterkiefermolaren. Für eine erfolgreiche Zahnbewegung günstig er-

schien die Tatsache, dass sich die Linien der orthodontischen Kraft durch das Wider-

standszentrum der Molaren ziehen. Fritz et al. [2004] führten mit dem Miniimplantat 

Dual Top™ in einer Patientenstudie verschiedene Bewegungen an Molaren durch. 

Aus der geringen Größe der Implantate leiteten sie eine höhere Flexibilität in den 

Anwendungsbereichen ab. 
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2 Biologische und biomechanische Aspekte des Kno-
chens 

Um die biomechanischen Vorgänge im Knochen bei Belastung transparent zu ma-

chen, werden im folgenden Abschnitt die biologische Struktur und die sich daraus 

ergebenden biomechanischen Eigenschaften des Knochens thematisiert. Insbeson-

dere wird das Verhalten unter Belastung erklärt und eine Theorie zum Knochenum-

bau vorgestellt. 

2.1 Aufbau des Knochens 

Knochen ist ein lebendes Material, das wächst, sich wandelt und sich unter dem Ein-

fluss verschiedener Faktoren funktionell anpassen kann. Dadurch unterscheidet sich 

Knochen von anderen technischen Werkstoffen [van Oosterwyck, 2000]. Dabei ist 

Knochen nicht homogen, seine physikalischen Eigenschaften variieren zwischen 

Spezies, Alter, Geschlecht, dem Knochentyp und sogar in Bezug auf die Lokalisation 

der Knochenprobe [Katz, 1995]. Die anisotropischen, heterogenen und visco-

elastischen Materialeigenschaften von Knochen lassen sich unter anderem auf seine 

Struktur zurückführen.  

 

Knochen ist ein Hartgewebe, welches sich aus zwei unterschiedlichen Gewebestruk-

turen zusammensetzt, kortikalem und spongiösem Knochen. Der kortikale Knochen 

stellt das äußere Gerüst aus lamellären Platten. Den Innenraum füllt spongiöser 

Knochen mit seiner schwammartig, porösen Struktur aus verkalktem Gewebe. 

Knochengewebe besteht aus Wasser, einer organischen Matrix und Mineralien. Der 

unterschiedliche Aufbau von kortikalem und spongiösem Knochen führt zu entschei-

denden Unterschieden in dessen mechanischen Eigenschaften [Bourauel, 1998].  

 

Man unterscheidet vier Typen von Knochenzellen: Osteoblasten, Osteozyten, en-

dostale Saumzellen und Osteoklasten [Junqueira et al., 1987;  Lian und Stein 1999]. 

Osteoblasten synthetisieren die organischen Komponenten der Knochenmatrix: 

Typ 1 Kollagen, Glycoproteine und Proteoglycane. Osteoblasten sitzen dem neuge-

bildeten Osteoid auf. Aktive Osteoblasten können auch vollständig von Osteoid um-

schlossen werden, in diesem Falle differenziert die Zelle zu einer Osteozyte. Die 
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Plasmamembran bildet zelluläre Ausläufer, diese Ausläufer einzelner Zellen stehen 

über kleine Kanäle miteinander in Verbindung. Osteozyten spielen eine wichtige Rol-

le bei dem Knochenerhalt.  

 

Osteoblasten, die auf ruhenden Knochenoberflächen liegen, werden als endostale 

Saumzellen bezeichnet. Die einzellige Schicht soll die Knochenoberfläche vor Extra-

zellulärflüssigkeit schützen. Wahrscheinlich sind endostale Saumzellen auch an der 

Regulation der Knochenresorption beteiligt. Diese an der Oberfläche liegenden Kno-

chenzellen stehen ebenfalls über kleine Kanäle mit den Osteozyten im Knocheninne-

ren in Kontakt. Sie sind über gap junction-Proteine metabolisch sowie elektrisch ge-

koppelt. Auf diesem Wege können die Knochenzellen, die auf physiologische Signale 

reagieren, kommunizieren und ihre Aktivität regulieren. Zu solchen physiologischen 

Signalen gehört die mechanische Belastung, die auf den Knochen einwirkt.  

 

Osteoklasten sind vielkernige Zellen, die Knochenmatrix resorbieren. Sie liegen in 

sogenannten Howshipschen Lakunen. Mineralisierter Knochen wird durch Säure und 

enzymatische Aktivität abgebaut.  

2.2 Mechanische Parameter des Knochens  

Schon 1892 machte Wolff die Aussage, dass sich die Knochenarchitektur durch funk-

tionelle mechanische Belastung verändern kann. In seinem „Gesetz der Transforma-

tion der Knochen“ beschreibt Wolff den Prozess der Knochenadaptation infolge von 

Funktionsänderung. Die Forschungsarbeit der letzten Jahre zeigte jedoch, dass die-

se Aussage der Knochenbiologie nicht gerecht wird. Der mechanisch induzierte Kno-

chenumbau lässt sich nicht losgelöst von anderen bestimmenden Faktoren betrach-

ten. 

 

Für die Knochenumbauaktivität macht man einen Zellkomplex aus Osteoklasten und 

Osteoblasten verantwortlich. Knochenumbau tritt vor allem beim Wachstum auf, wo-

bei sich Knochenform und Größe ändern. Schlüsselsignale geben bei diesen Pro-

zessen Hormone und Wachstumsfaktoren ab. Aber auch reifer Knochen wird durch 

eine veränderte mechanische Belastung oder die geänderten Materialparameter zum 

Umbau stimuliert [Natali et al., 2003]. Knochendicke, Materialverteilung und Anord-
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nung der Osteone stehen in direkter Abhängigkeit zur mechanischen Belastung 

[Schnittler und Drenckhahn, 1994]. Auf einen Körper in Ruhe wirken drei äußere Las-

ten im Gleichgewicht: Vertikalkräfte, Horizontalkräfte und Drehmomente. Diese Las-

ten lassen sich auf ein Koordinatensystem bezogen in x, y und z zerlegen. Die Integ-

rität und Materialeigenschaften eines Körpers sind durch innere atomare und inter-

molekulare Kräfte gegeben. Diese Kräfte lassen sich ebenfalls in x-, y- und z-

Richtung anordnen. 

 

Von außen einwirkende Kräfte rufen im Inneren Gegenkräfte hervor, die in einem 

Gleichgewicht stehen. Innere Kräfte auf eine Fläche bezogen ergeben Spannungen. 

In Abhängigkeit von der Kraftrichtung entstehen  Normalspannung, die senkrecht zur 

Querschnittsfläche als Druck- oder Zugspannung wirken. Parallel zur Querschnitts-

fläche wirkende Kräfte rufen Scherspannungen hervor. Spannungen sind Größen, 

die sich zur Beschreibung einer Knochenbeanspruchung eignen [Frost, 1994]. Deren 

Einheit lautet Microstrain (µε). Strain ist die relative Verlängerung einer Zelle, be-

rechnet aus dem Verhältnis zwischen der initialen Zelllänge und der elongierten Län-

ge. Ein strain steht für die Verlängerung von 100 % [Meyer et al., 2001]. Eine Komp-

rimierung von 1500 µε entspricht somit einer Verkürzung von 0,15%, oder von 100% 

zu 99,85% der Originallänge. Ein Zug von 25000 µε, der Knochenbruchgrenze, 

gleicht einer Dehnung von 2,5%, also von 100% auf 102,5% der Originallänge. Der 

mechanische Zustand eines Körpers wird auch durch die Scherung beschrieben. Sie 

ist das dimensionslose Maß der Änderung der äußeren Geometrie eines Körpers 

unter einer Last. Die Winkeländerung γ in Bezug auf einen rechten Winkel stellt die 

Scherung dar. 

 

Eine weitere Materialeigenschaft, ein Maß für die Widerstandsfähigkeit gegenüber 

äußerer Belastung, ist die Längenänderung unter Belastung. Die Dehnung (D=E∗∆l/l) 

als Quotient zwischen Längenänderung ∆l und Ausgangslänge l führt zu einer rever-

siblen oder irreversiblen Verformung. In Spannungs/Dehnungs-Diagrammen trägt 

man die Dehnung gegen die im Material entstehende Spannung auf. Der hierzu be-

nötigte Proportionalitätsfaktor E (Elastizitätsmodul) macht eine Aussage über die Wi-

derstandsfähigkeit von Materialien. 
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Mit der Kenntnis von Materialeigenschaften und der Art der Belastung lassen sich 

belastungsabhängige Spannungsentwicklungen berechnen. Die mathematische 

Grundlage dazu bietet die sogenannte Finite-Elemente-Methode (FEM). Die Berech-

nung der Spannung und Verzerrung im Knochen kann eine Grundlage zur Analyse 

von Effizienz oder Verlässlichkeit auf die Form und die Dimension von Implantaten 

bieten [Natali und Pavan, 2003]. 

2.3  Knochenumbauvorgänge 

1963-64 folgerte Frost, dass die strukturelle Anpassung des Knochens an mechani-

sche Belastung eine Reaktion auf eine Vielzahl einzelner Spannungen sei. Es stellte 

sich heraus, dass die Größe entscheidender ist als die Frequenz. 

 

Kleine „Pakete“, die von Frost BMUs (Basic Multiicellular Units) genannt wurden, füh-

ren den Knochenumbau durch oder sind am Knochenerhalt beteiligt. Eine verringerte 

mechanische Belastung und akute Nichtbeanspruchung führt zu einem Verlust von 

Knochen am Knochenmark. Die Folge normaler mechanischer Beanspruchung ist 

der Erhalt der Knochenstruktur. Eine Überbeanspruchung schaltet einen Modellie-

rungsprozess ein, der kortikalen und spongiösen Knochen in seiner Struktur stärkt. 

Spannungsspitzen reduzieren sich dadurch unter den Schwellenwert. Dieser Adapta-

tionsmechanismus auf gesteigerte Beanspruchung des Knochens findet sich auch 

unter den Ergebnissen von Jee et al. [1990] und Burr et al. [1989]. Infolge einer er-

höhten mechanischen Spannung kann es zur Neubildung von Geflechtknochen 

kommen, wenn die Spannungen einen Mindestwert überschreiten [Burr et al., 1989; 

1990]. 

 

1983 definierte Frost das minimale Spannungsniveau (MES, minimum effective 

strain), welches überstiegen werden muss, um Knochenadaptation auszulösen. Blei-

ben Spannungsspitzen unter einem Wert von 50 µε, ist die Deaktivierung von Kno-

chenmodellation am größten. Größere Spannungen dämpfen diesen Zustand und 

erhalten den vorhandenen Knochen wiederum. Spannungen im Bereich von über 

1500 µε regen eine Umstrukturierung zu lamellärem Knochenaufbau an. Werte von 

über 3000 µε schalten diesen Mechanismus ab. Gleichzeitig werden Umbauprozesse 

im Gewebeknochen aktiviert, um schneller eine Stärkung der Knochenstruktur zu 
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erreichen. Spannungen von dieser Größenordnung rufen Mikroverletzungen des 

Knochens hervor.  

 

Ein Reparaturmechanismus ersetzt den geschädigten Knochen durch neuen Kno-

chen. Im Bereich von 2000-4000 µε ist das Aufkommen von mechanischen Ermü-

dungserscheinungen um ein Hundertfaches erhöht und der Reparaturmechanismus 

wird überlastet. Eine Anhäufung von Mikroschäden kann zu Knochendefekten führen 

und zum Beispiel die Ursache für einen Implantatverlust sein. Auch von Burr et al. 

wurde 1983 der Schwellenwert von 3000 µε für das Auftreten von Ermüdungsrissen 

angegeben. Für Huja et al. [1999] stellte die hohe Remodellierungsrate infolge Im-

plantierung den Versuch dar, die durch Ermüdungserscheinungen hervorgerufenen 

Mikroschäden zu begrenzen. 

 

2001 sahen Melsen und Lang in einer Studie zur Analyse der Gewebereaktion um 

Implantate die signifikante Beziehung zwischen Spannungswerten und der Zellaktivi-

tät an der Oberfläche von Trabekelknochen. Bei ihren Untersuchungen fanden sie 

am häufigsten in den Bereichen Neubildungen von Alveolarknochen, in denen die 

Spannungen zwischen 3400-6600 µε lagen. Hohe Spannungswerte von über 6700 

µε führten zu einer negativen Bilanz zwischen Knochenapposition und -resorption. 
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3 Fragestellung und Zielsetzung 

Die Finite-Elemente-Methode ist ein Instrument, mit dessen Hilfe sich das mechani-

sche Verhalten biologischen Gewebes simulieren und vorhersagen lässt. 

 

In dieser Studie wurden die biomechanischen Auswirkungen auf den Kieferknochen 

durch orthodontische Kraftsysteme bei skelettaler Verankerung untersucht. Diese 

Studie begleitete die Entwicklung eines neuen Implantates. Mittels numerischer Mo-

delle orthodontischer Mini-Implantate wurden die Belastungen von Implantat und 

Knochen bei einer simulierten Molarenbewegung im Unterkiefer untersucht. Ziel die-

ser Studie war es, durch Parametervariation eine Implantatgeometrie zu finden, bei 

der die in den umliegenden Knochen weitergeleiteten orthodontischen Kräfte in ei-

nem physiologischen Rahmen liegen, der gewebeerhaltend ist. 

 

Dabei sollten folgende Fragen genauer betrachtet werden: 

1. Wie groß sind die mittels FEM ermittelten Spannungs- und Verzerrungsverteilun-

gen? Treten Spannungsspitzen in den Implantaten auf? Wird mit Maximalwerten 

die Dehngrenze der Titanlegierung erreicht? 

2. Hat die Modellierung der Implantatgeometrie signifikanten Einfluss auf die Er-

gebnisse? 

3. Wie wirkt sich eine Längenänderung oder Durchmesservariation auf die Span-

nungs- und Verzerrungsverteilung aus? 

4. Ist eine mono- oder bikortikale Verankerung der Implantate im Knochen von Be-

deutung? 

5. Welchen Einfluss haben die verschiedenen Verankerungsformen auf die Kno-

chenbelastung? 
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4 Material und Methode 

In dieser Studie wurde die Stabilität von Mini-Implantaten zur orthodontischen Veran-

kerung und die Belastung des umliegenden Knochens durch unterschiedliche Kraft-

systeme untersucht. In diesem Kapitel wird die Vorgehensweise und die numerische 

Methode zur Bestimmung der Spannungs- und Verzerrungsverteilung im Implantat 

und Kieferknochen erläutert. 

4.1 Modellgenerierung 

In einer von Haase 1996 entwickelten Software (CAGOG, Computer-Aided Genera-

tor for Orthodontic Geometries) werden nach dem CAD-Entwurf (Computer Aided 

Design) die Implantatgeometrien rekonstruiert [Vollmer et al., 2000].  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
 

 

 

Abb. 4: Halbautomatische Netzgenierung 
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Hierbei bildet eine Schnittebene bestehend aus konzentrischen Kreisen ein Template 

(vgl. Abb. 4). Zugehörige Polygonzüge können an die zu formenden Strukturen an-

gepasst werden. Nach einer rechnerischen Verknüpfung entsteht aus aufeinander-

folgenden Schnitten eine dreidimensionale Rekonstruktion der Geometrie. Korres-

pondierende Eckpunkte in aufeinanderfolgenden Schnittebenen bilden ein Volumen-

element, das somit in den dreidimensionalen Koordinaten der Knotenpunkte definiert 

ist. Die Volumenelemente dieses Netzes werden von CAGOG mit entsprechenden 

Materialparametern verknüpft und als FE-Netz in einer Datei abgespeichert. Diese 

Dateien werden nun in das Finite-Elemente-Programm COSMOS/M2.6 (Structural 

Research and Analysis Corporation, Los Angeles, California) eingelesen. Nach Be-

lastung der Modelle mit unterschiedlichen Kraftsystemen berechnet COSMOS/M die 

Ergebnisse, die in Form von Kraft/Auslenkungs-Diagrammen dargestellt werden.  

4.2 Die Finite-Elemente-Methode 

Die Finite-Elemente-Methode wurde 1973 in die dentale, biomechanische For-

schungsarbeit eingeführt [Farah et al., 1973]. Seitdem findet die Methode in umfas-

sender Weise Anwendung bei der Analyse von Spannungs- und Verzerrungsvertei-

lungen im Periodontalligament und dem alveolären Knochen bei orthodontischer 

Zahnbewegung. 

 

Die FE-Methode ist ein numerisches Lösungsverfahren. In der FE-Methode wird ein 

Gegenstand in Teile zerlegt, begrenzt in der Anzahl. Diese Volumenelemente sind 

durch bestimmte Knotenpunkte definiert und verknüpft. Je nach Anzahl der Knoten 

entstehen verschieden dimensionierte Elementtypen wie Stab, Dreieck, Tetraeder, 

Quadrat oder auch gekrümmte Elemente (vgl. Abb. 5). 
 

 

 

 
 

 

 

 

 
 

 

 
 

Abb. 5: Elementtypen für die Diskretisierung eines FE-Modells 
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Alle Berechnungsgrößen können auf Werte in diesen Knotenpunkten zurückgeführt 

werden. Anhand von Gleichungssystemen werden Knotenverschiebungen mit äuße-

ren Kräften verknüpft. Diese Differentialgleichungen, die das mechanische Verhalten 

des Körpers beschreiben, sind eindeutig lösbar. Nach Zugrundelegen von Material-

parametern und äußerer Last sind die Spannung und Verzerrung in jedem beliebigen 

Punkt  sowie die Deformation der Gesamtstruktur bestimmbar. 

4.3 Das Modell 

Der Prototyp des Implantats setzt sich aus einem Schraubenkopf, dem Hals und dem 

Schraubengewinde zusammen (vgl. Abb. 6). Die Implantate besitzen eine zylindri-

sche Form und bestehen aus Titan Grade 5 nach ASTM (American Society for 

Testing Materials), das aufgrund seiner hohen Biokompatibilität in der Implantologie 

angewendet wird. Titan bildet in Gegenwart von Wasser und Luft eine passivierende 

Deckschicht aus Titanoxid, das für das träge biologische Reaktionsverhalten verant-

wortlich gemacht wird. Durch den engen Kontakt zwischen Knochengewebe und 

Implantatoberfläche kommt es in Folge dessen zur Osseointegration des Implantats. 

Durch die spezielle Oberflächenbehandlung des Pins wird dessen Osseointegration 

verzögert. Dadurch erzielt man ein leichteres Entfernen nach der Behandlungszeit.  
 

 

Abb. 6: Aufbau des tomas®-Pins 
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Finite-Elemente-Modelle der Implantate mit den Längen 6, 8,10 und 12 mm wurden 

nach dem CAD-Entwurf des Implantats generiert. Die Implantatdurchmesser reichten 

von 0,8 bis zu 1,2 mm. Die Modelle wurden neben der detaillierten Form auch mit 

einem idealisierten Schraubenkörper in Form horizontaler Scheiben erstellt und sind 

in Abbildung 7 dargestellt. 

 

 
 
Abb. 7: Finite Elementemodelle in idealisierter und detaillierter Längenvariation 

 

Der Implantatwerkstoff war eine Titan-Aluminium-6-Vanadium-4 Knetlegierung. Die 

Tabelle 1 gibt einen Überblick über die mechanischen Eigenschaften. 
 

Tab. 1: Mechanische Eigenschaften des Implantatwerkstoffs 

Mechanische Eigenschaften 

Zugfestigkeit 860 MPa 

Dehngrenze 780 MPa 

Bruchdehnung 10% 

Elastizitätsmodul 100 GPa 
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Linear-elastische isotrope Materialparameter wurden für alle verwendeten Materia-

lien angenommen. Die Elastizitätsmoduln für Spongiosa und Kortikalis entsprachen 

denen früherer Untersuchungen [Bourauel, 1998] und sind in Tabelle 2 aufgelistet. 

Die Knochengeometrien waren so gewählt, dass die Implantate marginal und apikal 

von einer Kortikalisschicht (1 mm) begrenzt werden. 
 

 

Tab. 2: Elastizitätsmoduln  

Knochengewebe E-Modul 

Spongiosa 1 GPa 

Kortikalis 15 GPa 
 
 

 

 

Im Anschluss an die Standardrechnungen wurden auch Rechnungen mit nur einer 

marginalen Kortikalisschicht und variierende Elastizitätsmoduln der Kortikalis durch-

geführt. Hiermit sollte der Einfluss bikortikaler Verankerung untersucht und in einem 

gewissen Grad das Anisotropieverhalten des Knochens simuliert werden. Bei Ani-

sotropie sind die mechanischen Eigenschaften in Abhängigkeit zur Messrichtung un-

terschiedlich [Currey, 2003]. Die Festigkeit humaner Kortikalis schwankt mit der Be-

lastungsrichtung. Auf die Belastung der Knochenverbindung und die periimplantären 

Spannungen hat Anisotropie geringe aber signifikante Einflüsse [O´Mahony et al., 

2001].  

 

Von Bedeutung für die entstehende Deformation bei Krafteinwirkung ist neben den 

E-Moduln auch die Querkontraktionszahl der Materialien. Sie beschreibt den Materi-

alwiderstand senkrecht zur Kraftlinie und bestimmt die Möglichkeit der Stauchung 

und Streckung eines Körpers. Für alle Komponenten bei den Rechnungen wurde ein 

Wert von 0,3 an [Abé et al., 1996] angenommen. 

 

Die Kraftsysteme setzten sich aus einer horizontal angreifenden Kraft von 5 N und 

einem Drehmoment zusammen. Abhängig von der zu simulierenden Art der Veran-

kerung lag das Drehmoment zwischen 5 und 25 Nmm. Die Spannungswerte wurden 

nach der von Mises-Standardformel berechnet, beruhend auf den Spannungen ent-

lang der drei Achsen (Messwerte in MPa). 
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5 Ergebnisse  

5.1 Ergebnisse der Standardrechnungen 

Mittels FEM wurden Spannungs- und Verzerrungsfelder berechnet. Zwei Parameter 

wurden evaluiert: 

1. äquivalente Dehnung (µε) und 

2. von Mises-Spannung (MPa) 
 

 

 

Bei der von Mises-Spannung handelt es sich um eine skalare Größe, die sich aus 

den Hauptspannungswerten an einem Punkt ergibt. Dieses Fließkriterium macht ei-

nen mehrachsigen Spannungszustand hinsichtlich des Fließens mit einem einachsi-

gen Spannungszustand vergleichbar. Von Mises-Spannungen sind immer positiv. 

Einige Ergebnisse der numerischen Studie werden in Grafiken vergleichend darge-

stellt. 

 

 

 

 

 

 

 

 
 

 
 

 

 
 

 

Abb. 8: Verzerrungsverteilung um einen tomas®-Pin mit detaillierter Darstellung der Geometrie 

  

 

 

 

 

 

 

 

 

 
 

 

 
 

Abb. 9: Spannungsverteilung um einen tomas®-Pin mit detaillierter Darstellung der Geometrie 
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 Die Abbildung 8 zeigt die Verzerrungsverteilung bei direkter Verankerung unter 

Belastung mit einer Kraft von 5 N und einem Drehmoment von 25 Nmm. Das Implan-

tat mit dem Durchmesser von 1 mm und einer Länge von 8 mm ist mit einer detaillier-

ten Geometrie dargestellt. Der saggitale Querschnitt durch den Alveolarknochen 

macht deutlich, dass der zervikale Anteil des Knochens die meiste Last trägt. Die 

maximal auftretenden Verzerrungen liegen im kortikalen Knochen im Bereich von 

580 µε und bei 380 µε in der Spongiosa. Entlang des Implantates fallen die Verzer-

rungen gleichmäßig ab. In der Apexregion liegen die Verzerrungen bei Werten um 20 

µε. 

 

Die Abbildung 9 stellt die Spannungsverteilung um ein Implantat in einer Belastungs-

situation bei direkter Verankerung dar. Die maximale Spannung ist auf die vestibulä-

re Kortikalis und den zervikalen Anteil des Implantates konzentriert. Es treten keine 

Spannungsspitzen in den Gewindegängen auf. 



 

27 
 

0

20

40

60

80

100

120

0 2 4 6 8 10 12

Implantatlänge [mm]

Sp
an

nu
ng

 [M
Pa

]

 
Abb. 10: Spannungsverlauf über die Implantatlänge 
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Abb. 11: Spannungsabfall entlang der Implantatachse 

 

Die Abbildungen 10 und 11 stellen den Spannungsabfall entlang der Implantatachse 

dar. Durch einen niedrigeren Maximalwert auf der Y-Achse in Abbildung 11 im Ver-

gleich zur Abbildung 10 werden die Werte klarer aufgefächert und verdeutlichen so 

die Ergebnisse. Die Spannungen werden nach der Standardformel von Mises be-

stimmt, basierend auf den Spannungen längs der drei Achsen. Die Spannung fällt 

gleichmäßig vom Implantathals zur Implantatspitze von ca. 16 MPa auf 0 MPa ab. 
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Abb. 12: Verzerrungsverteilung bei idealisierter, vereinfachter Geometrie 

 
 

 

 

 

 

 

 

 

Abb. 13: Spannungsverteilung bei idealisierter Geometrie 

  

Bei vergleichenden Rechnungen von Implantatmodellen (8 mm Länge, 1 mm Durch-

messer) mit einer detaillierten Geometrie, d. h. mit Gewindegängen in Schraubenform 

und einer idealisierten Geometrie (siehe Abb. 12 und 13), bei der die Gewindegänge 

vereinfacht in Form von horizontalen Scheiben angeordnet sind, weisen die Ergeb-

nisse der idealisierten Modelle lediglich eine Abweichung von 10% auf (vgl. auch 

Abb. 14 bis 17). Die Abweichungen sind daher zu vernachlässigen. 
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5.2 Ergebnisse der Parametervariationen 

Um eine ideale Implantatgeometrie zu finden, wurden die Rechnungen zur Span-

nungs- und Verzerrungsverteilung mit geänderten Parametern durchgeführt. Die fol-

genden Darstellungen zeigen die Abhängigkeit der Knochenbelastungen von diesen 

Parametern. 

5.2.1 Längenvariation 

In Abbildung 14 sind die maximal auftretenden Belastungen im Längenvergleich der 

Implantate aufgezeigt. Die Modelle der Implantate haben ein detailliertes Schrauben-

gewinde und einen Durchmesser von 1 mm. Die Implantatlängen variieren zwischen 

6 und 12 mm. Die Simulation zeigt keine deutliche Änderung der maximalen Verzer-

rung. Das kürzeste Implantat (6 mm) weist die größte Verzerrung auf. Mit zuneh-

mender Länge fällt die maximale Verzerrung von 640 µε auf 560 µε ab. Die  Redukti-

on der Knochenbelastung mit der Längenzunahme der Implantate setzt sich durch 

die Knochenschichten fort.  
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Abb. 14: Maximal auftretende Belastungen im Längenvergleich der Implantate 
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Abb. 15: Abhängigkeit der Verzerrung von der Länge des Implantats in den 3 Knochenschichten 

 

Die Abbildung 15 zeigt die Verzerrungsverteilungen um das Implantat in den drei 

Knochenschichten. Die maximale Verzerrung tritt in der bukkalen Kortikalis auf. Die 

Messwerte in der Spongiosa liegen im Vergleich dazu auf nur halbem Niveau. Für 

die  Verzerrung im lingualen Knochen fallen die Werte auf nahezu Null ab. 

 

In den Abbildungen 16 und 17 sieht man ebenfalls einen Längenvergleich, jedoch mit 

Implantaten, die eine vereinfachte Geometrie aufweisen. Die Ergebnisse weichen 

nicht wesentlich ab von den Ergebnissen der Rechnungen mit detaillierter Geomet-

rie. Maximal unterscheiden sich die Werte um 30 µε. 
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Abb. 16: Maximal auftretende Belastungen im Längenvergleich bei vereinfachter Geometrie 
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Abb. 17: Abhängigkeit der Verzerrung von der Länge (idealisierte Geometrie) 
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5.2.2 Durchmesservariation 

Die Ergebnisse in Abbildung 18 zeigen Unterschiede bei der Durchmesservariation 

(0,8 mm bis 1,2 mm) bei einer konstanten Länge von 8 mm. Implantate mit einem 

größeren Diameter rufen kleinere Verzerrungen hervor. Um das Implantat mit 0,8 

mm Durchmesser treten um 25% höhere Verzerrungswerte auf. Die Simulation ver-

deutlicht, dass ab einem bestimmten Schwellenwert die Belastungen konstant sind. 

Die Geometrien der Implantate dieser Rechnungen sind idealisiert. 
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Abb. 18: Variation der Implantatdurchmesser 

5.3 Ergebnisse der bi- und monokortikalen Verankerung 

In einem Vergleich der Ergebnisse von bikortikaler und monokortikaler Verankerung 

liegen Spannungs- und Verzerrungswerte von Implantaten mit 1,0 mm Durchmesser 

und unterschiedlicher Länge bei bikortikaler Verankerung auf einem etwas geringe-

ren Niveau (siehe Abb. 19 und 20) als bei monokortikaler Verankerung der Implanta-

te im Knochen (vgl. Abb. 21 und 22). Die gleichen Belastungsbedingungen führen zu 
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weniger Verzerrung und Spannung, wenn der umgebende Knochen härter ist, also 

einen höheren Elastizitätsmodul aufweist. 
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Abb. 19: Knochenbelastung durch Implantate bei bikortikaler Verankerung 
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Abb. 20: Spannungsverteilung bei bikortikaler Verankerung 
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Abb. 21: Monokortikale Verankerung im Knochen  
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Abb. 22: Monokortikale Verankerung im Knochen  
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5.4 Ergebnisse der unterschiedlichen Verankerungsformen 
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Abb. 23: Abhängigkeit der Knochenbelastung von der Art der Verankerung 
 

 

Die Spannungen und Verzerrungen wurden auch auf ihre Abhängigkeit in Bezug auf 

die Art der Verankerung hin untersucht. Die Kraftsysteme simulieren eine Art der di-

rekten Verankerung mit Molarenbewegung über T-Feder und zwei Arten von indirek-

ter Verankerung bei bogengeführter Bewegung über Zugfeder oder Powerchain (sie-

he vergleichend dargestellt die verwendeten Verankerungsformen in Abb. 24-26). 

 

Bei direkter Verankerung wird ein großer Teil der Kraft von dem Implantat auf die 

Kortikalis übertragen. Bei der indirekten Verankerung verteilen sich die Kräfte 

gleichmäßiger auf bukkale Kortikalis und Spongiosa (vgl. Abb. 23 und 27). 
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Abb. 24: Direkte Verankerung (D1) 
 

 
Abb. 25: Indirekte Verankerung 1 (I1) 

 

 

Abb. 26: Indirekte Verankerung 2 (I2) 
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Die folgende Abbildung 27 stellt die Ergebnisse einer Durchmesservariation von Imp-

lantaten bei einer Länge von 8 mm dar. In der Abbildung 28 sieht man Längenvarian-

ten mit einem identischen Durchmesser von 1 mm. Gleichzeitig erfolgt die Belastung 

durch unterschiedliche Kraftsysteme. Das Verteilungsmuster der Verzerrungen im 

Knochen bleibt gleich. 
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Abb. 27: Abhängigkeit von Implantatdurchmesser und der Art der Verankerung (D1: direkt;            
I1, I2: indirekt), Implantatlänge ist 8 mm  
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Abb. 28:  Abhängigkeit von der Verankerungsart (D1: direkt; I1, I2: indirekt) bei Längenvariation,  

Implantatdurchmesser ist 1 mm 
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5.5 Ergebnisse der Anisotropierechnungen 
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Abb. 29: Darstellung bei transversaler Isotropie 

 

Die Abb. 29 zeigt eine Variation des E-Moduls der Kortikalis für ein transversal 

isotropes Material als Versuch, orthotropes Materialverhalten zu simulieren. Für die 

Parameter Eyz wird der gleiche Wert (zwischen 11 und 15 MPa) angenommen. Dies 

würde bedeuten, dass die mechanischen Eigenschaften in einer Ebene in jeder Rich-

tung gleich sind. Für alle Kurvenscharen gilt die Reihenfolge 11-12-13-14-15. Der 

Einfluss auf die Verzerrungen in der Kortikalis ist mit 20% größer als in der Spongio-

sa. 
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5.6 Ergebnisse der Drehmomentrechnungen 

In Abhängigkeit von der zu simulierenden Art der Verankerung lag das Drehmoment 

der Kraftsysteme zwischen 5 und 25 Nmm. Für das Inserieren eines Pins wurde ein 

Eindrehmoment von 25 Ncm angenommen. Die Implantate mit dem Durchmesser 

0,8 mm erreichten dabei nahezu die Dehngrenze (780 MPa) der Titanlegierung (vgl. 

Abb. 30). 

 

Die Belastung des Implantatattachments beim Einschrauben mit einem Drehmoment 

von 25 Ncm führte zu hohen Spannungswerten im Kragenbereich der Implantate 

(siehe Abb. 31). An dieser Stelle besteht die Gefahr eines Bruchs der Minischraube. 
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Abb. 30:  Spannungen am Implantatkopf bei 
einem Eindrehmoment von 25 Ncm 

 Abb. 31: Maximalspannung im Kra-
genbereich des Implantats
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6 Diskussion 

6.1 Diskussion von Material und Methode 

Die Finite-Elemente-Methode ist eine akzeptierte theoretische Methode bei der Lö-

sungsfindung von technischen Aufgabenstellungen [Zienkiewics, 1989]. Diese Me-

thode findet aber auch Anwendung bei der biomechanischen Analyse von Zahnstruk-

turen [Tanne et al., 1989]. FE-Modelle wurden beispielsweise entwickelt, um Span-

nungs- und Verzerrungsfelder im Knochen um dentale Implantate zu ermitteln. Nach 

Siegele [1989] eröffnet die Methode der FE-Analyse die Möglichkeit, unterschiedliche 

Materialien und Materialeigenschaften in die Berechnung miteinzubeziehen. Die FEM 

bietet dabei gewisse Vorteile: Akkurate Wiedergabe komplexer Geometrien, einfache 

Modellerstellung, Bestimmung innerer Spannungszustände und weiterer mechani-

scher Größen [Chun et al., 2002].  

 

Den Zusammenhang zwischen Belastungen von Implantaten mit orthodontischen 

Kräften und der Reaktionen der umgebenden Gewebe thematisierten einige FE-

Studien [Chen et al., 1995; Chen et al., 1999; Melsen et al., 1996]. Cattaneo [2007] 

sah in der FE-Methode nur eine Annäherung an die tatsächlichen Belastungsbedin-

gungen, da die Belastungskriterien nur auf einem hypothetischen Modell basieren. 

Auch Huiskes und Chao [1983] erkannten, dass die in einer FE-Analyse auftretenden 

Spannungszustände nicht allein von dem Kraftfeld abhängig sind, sondern auch die 

Geometrieverhältnisse und Materialeigenschaften die Ergebnisse beeinflussen. Ein 

Hauptproblem stelle die Modellierung des Implant-Knochenkomplexes, wenn ver-

sucht wird die Geometrie der anatomischen Abschnitte und dabei die innere Morpho-

logie und die Materialparameter von Knochengewebe  zu beschreiben, stellten van 

Oosterwyck et al. [2002] fest.  

 

Im Hinblick auf diese Schwierigkeiten sind eine Reihe von Vereinfachungen einge-

führt worden. Die Modelle wurden erzeugt, indem man für den alveolaren Knochen 

annähernd eine geometrische Form annahm und für den kortikalen Knochen willkür-

lich eine Schichtdicke festlegte. Dies kann als eine Beschränkung der Studie ange-

sehen werden. FE-Modelle, die auf einem µCT-Datensatz basieren, können in dieser 

Hinsicht eine detailliertere Beschreibung der äußeren Geometrie und der inneren 
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Morphologie des alveolären Knochens liefern. Darüber hinaus  können mechanische 

Versuche und klinische Untersuchungen die Ergebnisse von FEM-Analysen überprü-

fen und bestätigen. 

 

6.2 Diskussion der Ergebnisse 

Die direkte Übertragung von Kräften durch osseointegrierte Implantate auf den Kno-

chen kann durch relative Bewegung im Knochen Mikrofrakturen im Kontaktbereich 

und infolgedessen ungewollte Resorptionen hervorrufen. Dafür ist das Verständnis 

von Spannungsverteilungen im Implantat, die von der Art des Gewindeganges, dem 

Implantatdurchmesser und der Länge beeinflusst wird, grundlegend.  

 

Frühere Untersuchungen zeigten bereits, dass der kortikale Knochenbereich typi-

scherweise für eine hohe Spannungskonzentration steht [Holmes et al., 1992; 

Holmgren et al., 1998]. Watzek und Mailath-Pokorny [2000] stellten fest, dass der 

kortikale Knochen wegen seines zehnmal höheren E-Moduls der Verbiegung eines 

Implantates (Belastung in horizontaler Richtung) oder dem Einsinken (Belastung in 

vertikaler Richtung) einen wesentlich höheren Widerstand entgegensetzt als der 

spongiöse Knochen. In der Folge konzentrieren sich hohe Spannungsspitzen um den 

Implantathals. Man nimmt an, dass die unphysiologischen hohen Druckspannungen 

im kortikalen Bereich, der Durchtrittsstelle des Implantates, die zum Teil zu beobach-

tenden knöchernen Resorptionen mit verursachen. Mittels geeigneter Implantatfor-

men wird versucht, eine Optimierung der Grenzflächenbedingung zu erreichen, um 

die Spannungen in diesem Bereich zu reduzieren.  

 

Einige Studien haben die klinischen Auswirkungen von unterschiedlichen Designcha-

rakteristika untersucht, um eine optimale Implantatform zu finden. Morris et al. [2001] 

schlossen nach kurzen Erprobungsphasen neuentwickelter Implantate, dass Implan-

tate mit größerem Durchmesser und Länge höhere Überlebensraten aufwiesen. 

Auch Holmgren et al. [1998] stellten fest, dass Implantate mit einem größeren 

Durchmesser im Vergleich kleinere Spannungen hervorrufen. Auch in den Ergebnis-

sen unserer FEM-Analyse zeigte sich mit steigendem Implantatdurchmesser eine 

gleichmäßigere Verteilung der Belastung auf Kortikalis und Spongiosa. Durch ma-
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thematische Berechnungen ist bekannt, dass insbesondere die Spannungsspitzen im 

Bereich der Kortikalis durch ein Hinaufsetzen der Steifigkeit eines Implantates redu-

ziert werden können. Rechnungen von Plenk und Zitter [1993] zeigten, dass sich 

durch steifere Materialien Spannungswerte reduzieren lassen. Eine höhere Steifigkeit 

eines Implantates ist durch eine Vergrößerung des Implantatdurchmessers zu errei-

chen. Auch mit zunehmender Länge nimmt die maximale Verzerrung ab, da die Kon-

taktfläche zwischen Implantat und Knochen zunimmt, jedoch in einem kleineren 

Ausmaß. Die Implantatlänge scheint nicht die entscheidende Rolle zu spielen bei der 

Reduzierung der maximal wirksamen Belastung im umgebenden Knochen, wenn 

eine gewisse Länge erreicht ist. 

 

Mono- und bikortikale Verankerung unterscheiden sich in der Maximalkraft. Die Ver-

ankerung in beiden Kortexschichten minimiert die auftretenden Spannungen und 

Verzerrungen. Klinisch reduziert die monokortikale Verankerung bei einer vergleich-

baren Stabilität das Knochen- und Weichteiltrauma. 

 

Die Simulation unterschiedlicher Verankerungsarten unterscheidet sich wesentlich 

durch das Drehmoment. Bei der direkten Verankerung wird ein großer Teil der Kraft 

von dem Implantat auf die Kortikalis übertragen. Bei der indirekten Verankerung ver-

teilen sich die Kräfte gleichmäßig auf die bukkale Kortikalis und Spongiosa. 

 

Die Spannungslevels, die in den FEM-Analysen bestimmt wurden (5-20 µstrain), la-

gen in einigen Bereichen um die Implantate deutlich unter den von Frost [1983] be-

schriebenen Werten (50-1500 µstrain). Eine mögliche Erklärung könnte sein, dass 

die Spannungszustände, die von Frost beschrieben wurden, in Bezug zu belasteten 

Knochen stehen und nicht für den Fall von nichtfunktioneller Belastung. Das Ausmaß 

von orthodontischen Kräften ist im Vergleich zur funktionellen Belastung klein und 

spielt daher eine untergeordnete Rolle für die Knochenumbauprozesse um Implanta-

te [Cattaneo et al., 2007]. 
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7 Schlussfolgerungen 

Aus den Ergebnissen dieser Studie lässt sich für die tomas®-Pins aus biomechani-

scher Sicht eine gute Eignung zur Verankerung bei Molarenbewegung ableiten. Bei 

keinem errechneten Modell traten im Implantathals oder im Gewindegang Span-

nungs- oder  Verzerrungsspitzen auf. Die errechneten Spannungen und Verzerrun-

gen im Kieferknochen lagen bei Belastungen mit kieferorthopädischen Kraftsystemen 

im physiologischen Bereich. 

 

Die Simulationen zeigten, dass die Verzerrungen um alle Implantatmodelle ausrei-

chend hoch waren um den Erhalt des Knochens zu sichern. Eine Längenzunahme, 

ein steigender Durchmesser sowie eine bikortikale Verankerung der Implantate im 

Knochen reduzierten die maximalen Verzerrungswerte. Aufgrund einer Abnahme der 

Knochenbelastung längs der Implantatachse unterschritten die Verzerrungswerte in 

der lingualen Kortikalis den von Frost angegebenen Wert. In diesen Bereichen müs-

sen zusätzlich Kaukräfte wirken, um die Knochenstruktur zu erhalten. 

 

Um abschließend die Erfolgsrate der tomas®-Pins beurteilen zu können, sind weitere 

Studien hinsichtlich der Primärstabilität der Implantate im Knochen erforderlich. Unter 

Primärstabilität versteht man die Festigkeit eines Implantates direkt nach der Inserti-

on. Es zeigte sich, dass eine ausreichende Primärstabilität unerlässlich für eine er-

folgreiche skelettale Verankerung ist und zur Minimierung der Verlustrate beiträgt. 

Hier muss der Einfluss des Implantatdesigns und der Implantatdimension auf die 

Primärstabilität untersucht werden. 
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8 Zusammenfassung 

In den Fällen, in denen die vorhandene Dentition keine ausreichende Verankerung 

für eine Zahnbewegung bietet, werden seit einigen Jahren in der Kieferorthopädie 

Minischrauben zur kortikalen Verankerung von kieferorthopädischen Geräten ge-

nutzt. 

 

Die vorliegende Studie wurde als biomechanische Begleitung der Entwicklung des 

tomas®-Pins durchgeführt. Vor allem sollte der Einfluss unterschiedlicher Designcha-

rakteristika auf die Knochenbelastung um die Implantate untersucht werden. 

 

Hierzu wurden numerische Modelle des orthodontischen Miniimplantates erstellt und 

durch Belastung der Implantate drei Verankerungssituationen bei Molarenbewegung 

im Unterkiefer simuliert. Gerechnet wurde mit vier Längenvarianten (6 mm, 8 mm, 10 

mm, 12 mm) und fünf Durchmesservarianten (0,8 mm, 0,9 mm, 1,0 mm, 1,1 mm, 1,2 

mm) des Implantates. 

 

Ergebnisse: 

- Die errechneten Spannungen und Verzerrungen im Kieferknochen lagen im                      

physiologischen Bereich. Die größten Belastungen traten im kortikalen Knochen 

auf, dann fielen die Spannungen und Verzerrungen von krestal nach apikal 

gleichmäßig ohne auftretende Spannungsspitzen ab. 

- Die Implantatlänge hatte insgesamt einen geringen Einfluss auf die berechneten 

Spannungen und Verzerrungen. Eine Längenzunahme führte zu einer leichten 

Reduktion der maximalen Verzerrung. 

- Die Durchmesservariationen verdeutlichten eine Belastungsabnahme bei steigen-

dem Radius. 

- Eine bikortikale Verankerung der Implantate im Knochen senkte die maximale 

Knochenbelastung zusätzlich. 

 

Die Ergebnisse dieser Studie belegten, dass für den tomas®-Pin aus biomechani-

scher Sicht eine gute Eignung zur Verankerung bei Molarenbewegung besteht. 
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