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1. Einleitung und Literaturiibersicht

Die Kieferorthopadie ist ein Fachbereich der Zahnmedizin, der sich mit der Erkennung,
Vorbeugung und Behandlung von Dysgnathien beschaftigt, d.h. mit allen sich aus einer
falschen Kiefer- und GebiRentwicklung ergebenden Folgeerscheinungen (Guhring und
Barth, 1992). Die kieferorthopadische Therapie erfolgt oft durch Stellungsanderung ein-
zelner oder mehrerer Zahne im Kieferknochen. Diese Anderung ist abhangig von der In-
teraktion zwischen Zahn, Zahnhalteapparat und umgebendem Kieferknochen. Die Vor-
gange zur Stellungsanderung sind wegen der Komplexitat der beteiligten Gewebearten

noch nicht vollstandig erforscht.

Kieferorthopadische Apparaturen Gben direkte oder indirekte Krafte aus und werden fir
einen langeren Zeitraum permanent oder intermittierend eingesetzt. Die Zahne werden
durch diese externen Krafte zuerst dreidimensional innerhalb ihres Knochenfachs be-
wegt. Bei dieser initialen Zahnbewegung entstehen sogenannte Druck- und Zugzonen,
in denen der Faserapparat, auch als Parodontalligament bezeichnet, gestaucht bzw. ge-
streckt wird (Kahl-Nieke, 2001). Bei kurz andauernder Krafteinwirkung ist diese Stel-
lungsanderung noch reversibel. Erst durch lang anhaltende oder intermittierende
Krafteinwirkung werden in den Druckzonen die Knochenresorption und in den Zugzonen
die Knochenapposition aktiviert. Das Zusammenspiel aus Knochenresorption und -appo-
sition bewirkt eine permanente Positionsanderung der belasteten Zahne im Kieferkno-
chen. Das Parodontalligament verankert die Zahnwurzel im relativ starren Kieferkno-
chen. Seine biomechanischen Eigenschaften, besonders die Elastizitat, ermdglichen die
Initialbewegung und die daraus folgenden Umbauvorgange. Die bisher bestimmten
Elastizitatsmoduln des Parodontalligaments weichen, aufgrund der Komplexitat des Ge-
webes und unterschiedlichen Mess- und Bestimmungsmethoden, in der internationalen

Literatur um den Faktor 10° voneinander ab (Dong-Xu et al., 2011).

Im Rahmen der vorliegenden Arbeit wurden in Vitro die Initialbewegung an zweiwurzeli-
gen Schweinezahnen untersucht und anhand von Finite-Elemente-Modellen der gemes-
senen Praparate die Materialparameter des Parodontalligaments flr unterschiedliche

Zeiten bestimmit.



1.1 Grundlagen der Zahnbewegung

Die Zahnbewegung ist ein komplexer Prozess, der durch die Eigenschaften der beteilig-
ten Gewebe bestimmt wird. Um diese besser zu verstehen, sind Kenntnisse uUber die

Anatomie der beteiligen Strukturen sowie der physikalischen Grundlagen notwendig.

1.1.1 Anatomie von Zahn und Zahnhalteapparat

/;\ Schmelz
\

Dentin

Pulpa
Gingiva
Desmodont
Periost
Alveolarknochen
Zement

Abbildung 1: Vereinfachte Darstellung der Anatomie von Zahn und Zahnhalteapparat.

Die einzelnen Komponenten sind bezeichnet (nach Géz, 2000).

Zahne werden einer hohen mechanischen Belastung ausgesetzt. Um dieser standhalten
zu koénnen, besteht die oberste Schicht der Zahnkrone aus Schmelz (Abbildung 1).
Schmelz ist das harteste Material im menschlichen Korper. Er besteht zu 95-98 Ge-
wichtsprozent aus anorganischem Material, Uberwiegend aus Hydroxylapatitkristallen,
die aus Verbindungen von Kalzium und Phosphat bestehen. Im Schmelz sind nach dem
Zahndurchbruch keine Zellen oder Fasern mehr, so dass er nicht mehr neu gebildet
werden kann. Der Schmelz schitzt das darunterliegende Dentin vor physikalischen und

chemischen Noxen sowie vor dem Eindringen von Bakterien (Kahl-Nieke, 2001).



Das Dentin bildet den Hauptanteil des Zahnes. Der anorganische Anteil im Dentin be-
tragt ca. 70-75 Gewichtsprozent. Die restlichen 25-30 Gewichtsprozent sind kollagene
Fasern und Wasser. Das Dentin ist elastischer als der Schmelz, es kann dadurch Span-
nungen ausgleichen, die auf den Zahn einwirken. Das gesamte Dentin wird von Dentin-
kanalchen durchzogen, die Fortsatze von Odontoblasten beinhalten. Diese Zellen liegen
an der Dentin-Pulpa-Grenze und kénnen Dentin nachbilden. Durch diese Kanalchen er-
folgt somit eine direkte Verbindung zur Pulpa (Steiniger et al., 2010). Die Pulpa ist der
Weichgewebskern des Zahnes. Sie besteht aus zahlreichen kleinen Blutgefalken, Ner-
venfasern, Lymphgefallen und Zellen. Im Wurzelbereich ist das Dentin von einer Schicht
Zement Uberdeckt. Das Zement dient zur Verankerung der kollagenen Fasern an der
Zahnwurzel. Es ist ein Bestandteil des Zahnhalteapparats, der aus dem Parodontalliga-

ment (Desmodont), dem Alveolarknochen und der Gingiva besteht.

Das Parodontalligament (PDL) besteht vorwiegend aus einem straffen kollagenen Bin-
degewebe, welches in Faserbundeln geordnet (Abbildung 2) die Zahnwurzel allseitig
umgibt und sie somit in dem Knochenfach (Alveole) befestigt (Steiniger et al., 2010).
Kollagene Fasern machen den Uberwiegenden Anteil des PDLs aus. Da keine elasti-
schen Fasern im PDL vorkommen, liegen die kollagenen Fasern im unbelasteten Zu-
stand in gewellter Form vor (Berkovitz, 1990). Man nimmt an, dass sich bei einer Belas-
tung die Fasern in der Zugzone entwellen. Aul3er den kollagenen Fasern beinhaltet das
PDL noch interstitielle Flussigkeit, Blut- und Lymphgefale, verschiedenartige Zellen und

Nervenfasern.

Abbildung 2: Rasterelektronenmikroskopische Aufnahme eines kollagenen Faserbln-
dels im Querschnitt (linkes Bild) und in der Langsrichtung (rechtes Bild, Berkovitz,
1990).
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1.1.2 Biomechanische Grundlagen

Die Biomechanik beschaftigt sich mit dem mechanischen Verhalten biologischer Syste-
me (Benedikt, 1911). In der kieferorthopadischen Therapie wird die optimale Zahnstel-
lung durch Translation, Rotation, Kippung, Intrusion oder Extrusion der Zahne erreicht.
Dabei sind viele Faktoren involviert, wie die KraftgroRe und -dauer, die Lage von Kraft-
angriffsort, die Wurzelgeometrie und -anzahl, die Lage von Rotations- und Widerstands-
zentrum, die alveolaren Knochenverhaltnisse, das Drahtmaterial und die Drahtqualitat

sowie die Friktion.

Der Zahn ist ein gestutzter starrer Korper, da er nicht frei im Raum liegt, sondern von
Parodont umgeben und im Knochen gelagert ist (Burstone, 1962). Die Lage des Wider-
standszentrums und des Rotationszentrums bestimmen, welches Kraftsystem auf die
Zahnkrone aufgebracht werden muss, um die gewilnschte Zahnbewegung zu erzielen.
Das Widerstandszentrum eines gelagerten Korpers ist das Analogat zum Massen-
schwerpunkt eines freien Korpers. Es ist von der Wurzelanatomie, -lange, -anzahl, -form
und der Hohe des Alveolarknochens abhangig. Bei einwurzeligen Zahnen mit paraboli-
scher Wurzelform liegt das Widerstandszentrum bei ca. 40 % apikal des marginalen Al-
veolarrandes in Bezug auf die im Knochen liegende Wurzellange (Burstone und Pryput-
niewicz, 1980; Poppe, 2001; Poppe et al., 2002) und liegt bei einem mehrwurzeligen
Zahn zwischen 40-44 % (Ziegler, 2004; Ziegler et al., 2005). Dabei wurde festgestellt,
dass das Widerstandszentrum von mehrwurzeligen Zahnen weniger von der Lage der
Furkation abhangig ist als bisher angenommen wurde (Ziegler, 2004; Ziegler et al.,
2005).

Das kraft- und drehmomentabhangige Rotationszentrum ist die Drehachse, um die der
Zahn bei horizontaler Krafteinwirkung auf die Zahnkrone kippt. Das Drehmoment ist die
rotatorische Komponente, die neben der translatorischen Komponente immer dann ent-
steht, wenn die Kraftwirkungslinie der Kraft nicht durch das Widerstandszentrum geht.
Die Grélke des Drehmoments ist das Produkt aus der Kraftgréle und dem Abstand der
Kraftwirkungslinie vom Widerstandszentrum (Harzer, 1999). Durch Variation des Ver-

haltnisses zwischen der GroRe des Drehmoments und der Grolle der Kraft kann das
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Rotationszentrum ermittelt und beliebig verschoben werden. Abbildung 3 zeigt die Zu-

sammenhange der genannten Faktoren und die daraus jeweils resultierende Zahnbewe-

gung.

t
RC
CR
— > 9
Kippung Translation Torque
unkontrollierte Kippung kontrollierte Kippung
M/F=0 M/F =5 M/F =10 M/F =15
RC apical von CR RC = Apex RC = unendlich RC = Schneidekante

Abbildung 3: Vier grundlegende Formen der orthopadischen Zahnbewegung. Durch
Veranderung des Drehmoment-Kraft-Verhaltnisses am Bracket werden die unter-
schiedlichen Zahnbewegungen induziert. CR = Widerstandszentrum, RC = Rotations-
zentrum, F = Kraft am Bracket, M = Drehmoment am Bracket, SK = Schneidekante
(Harzer, 1999).

Eine unkontrollierte Kippung entsteht bei einem Drehmoment-Kraft-Verhaltnis von 0.
Das Rotationszentrum liegt dabei im unteren Wurzeldrittel unterhalb des Widerstands-
zentrums. Bei Kraftapplikation werden die Zahnkrone in Kraftrichtung und der apikale
Wurzelbereich in die entgegengesetzte Richtung bewegt. Bei der kontrollierten Kippung
wird nur die Zahnkrone bewegt. Das Rotationszentrum liegt an der Wurzelspitze, somit
verandert die Wurzelspitze nicht ihre Position. Das Drehmoment betragt etwa das Funf-
fache der angreifenden Kraft am Bracket. Bei einem Drehmoment-Kraft-Verhaltnis von
10 liegt das Rotationszentrum Uber dem Apex im Unendlichen, somit wird keine Rotati-
onswirkung auf den Zahn ausgeubt. Die einwirkende Kraft fihrt zu einer korperlichen
Zahnbewegung (Translation). Erhdht sich das Drehmoment-Kraft-Verhaltnis auf 15 so
liegt das Rotationszentrum an der Schneidekante und eine Wurzelbewegung (Torque)

kann durchgefuhrt werden (Harzer, 1999).
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1.1.3 Die initiale Zahnbewegung

Die initiale Zahnbewegung wird als eine reversible Stellungsanderung des Zahnes inner-
halb der Alveole beschrieben, die ohne gewebliche Umbauvorgange ablauft. Dieser phy-
siologische Mechanismus wird durch das PDL ermoglicht. Da Zahn und Knochen relativ
starr sind, wird bei kurzandauernder Krafteinwirkung nur das PDL deformiert (Natali,
2003). Dies haben Muhlemann und Zander bereits 1954 erkannt, doch ihre Trennung, in
Deformation des Weichgewebes in der intialen Zahnbewegung und zunehmender Defor-
mation der Hartgewebe (Zahn und Knochen) in der sekundaren Zahnbewegung, wurde
in den darauffolgenden Untersuchungen nicht bestatigt. Die beteiligten Strukturen ver-
halten sich nichtlinear und es ist nicht moglich, verschiedene Linearitatsbereiche abzu-

grenzen (Christiansen und Burstone, 1969).

Als Folge der initialen Zahnbewegung entstehen in der Alveole Druck- und Zugzonen
(Abbildung 4). Bei anhaltender Krafteinwirkung induzieren diese Zonen den Umbau des
Knochens. In der Druckzone wird das PDL gestaucht. Diese Entlastung des Knochens
fuhrt zu einem Knochenabbau durch die Osteoklasten. In der Zugzone wird das PDL ge-
strafft. Diese Zugbelastung fuhrt zu einem Knochenaufbau durch die Osteoblasten

(Transformationsgesetz nach Wolff).

,Zugzone" .Druckzone"

Abbildung 4: Vereinfachte Darstellung der Druck- und Zugzonen sowie daraus resultie-
render Aufbau und Abbau des Knochens (Kahl-Nieke, 2001).
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Dieser induzierte Knochenumbau ermoglicht erst die kieferorthopadische Zahnbewe-
gung. Von der kieferorthopadischen Zahnbewegung kann erst nach mindestens 4 bis 8
Stunden gesprochen werden (Proffit und Fields, 2000). Bei anhaltender Krafteinwirkung
erreicht die Zahnbewegung erst nach ungefahr funf Stunden einen Dauerzustand (van
Driel et al. 2000). Das PDL erwies sich als ein bedeutender Faktor bei der initialen Zahn-
bewegung und bei der darauf folgenden kieferorthopadischen Zahnbewegung. Die PDL-
Eigenschaften Zeitabhangigkeit und Nichtlinearitat konnten bereits 1954 von Muhle-

mann und Zander nachgewiesen werden.

Das PDL stellt eine syndesmotische Verbindung zwischen Zahnwurzel und Alveolarkno-
chen dar. Die Form des PDLs ist sanduhrférmig. Die engste Stelle ist im Bereich der
Wourzelmitte. Die Breite variiert bei gesunden Zahnen zwischen 150 um und 230 pm. Die
kollagenen Faserbundel (Sharpeysche Fasern) und ihre Zellen, die Fibroblasten, neh-
men 53-74 % des PDLs ein. Zwischen den Fasern sind Gefalde, interstitielles Gewebe,
Grundsubstanz, Nerven und freie Zellen, wie Osteoblasten, Osteoklasten, Zementoblas-
ten, Mallassez-Epithelzellen und Leukozyten (Hellwig et al., 2006). Diese genannten Be-
standteile werden auch als Flussigkeitsphase zusammengefasst. Man nimmt an, dass
diese Flussigkeitsphase eine Pufferfunktion hat und schnelle Belastungen bis 10 Sekun-
den durch diese stark abgedampft werden, wahrend langere Belastungen zu einer Flus-
sigkeitsverschiebung innerhalb des PDLs und in den angrenzenden Knochenmarkrau-

men fuhren (Wills et al., 1972). Das PDL reagiert daher zeitabhangig auf Belastungen.

Die Bundel der Sharpeyschen Fasern kénnen in Gruppen unterteilt werden (Abbildung
5). Die schragen Faserbuiindel machen den Hauptanteil aus, sie wandeln die senkrecht
einwirkende Druckbelastung auf die Zahnkrone in Zugbelastung um. Die krestalen, hori-
zontalen und interradikularen Blundel fixieren die Zahnwurzel und verhindern das Her-
ausziehen des Zahnes aus der Alveole. Apikale Bundel verlaufen horizontal bis senk-

recht und verhindern Bewegungen der Wurzelspitze (Steiniger et al., 2010).



14
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{/
)

horizontale Faserbindel
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Abbildung 5: Schematischer Langs- Abbildung 6: Schematischer Querschnitt

schnitt eines einwurzeligen Zahnes. Der eines einwurzeligen Zahnes: Alveolar-

Verlauf der Faserbundel ist dargestellt knochen (gelb), Sharpey-Fasern (blau),

(Steiniger et al., 2010). Zement (braun), Desmodont (lila), Dentin
(beige) und Pulpahohle (rosa) (Steiniger
et al., 2010).

Die Querschnittansicht in Abbildung 6 lasst erkennen, dass die Sharpeyschen Fasern
nicht nur senkrecht im Zement inserieren, sondern auch schrag. Diese schragen und
langeren Fasern ermdglichen dem Zahn eine Kippbewegung und eine geringe Rotati-
onsbewegung um seine Langsachse. Die initiale Zahnauslenkung kann eine Rotation
von 2° und die kieferorthopadische Zahnauslenkung von mehr als 10° erreichen. Die In-
homogenitat des PDLs spiegelt sich in seiner Anisotropie. Belastungen aus unterschied-

lichen Richtungen fuhren zu unterschiedlichen mechanischen Eigenschaften.

Abgesehen von den mechanischen Eigenschaften des PDLs wird die initiale Zahnbewe -
gung von weiteren Faktoren bestimmt, wie Wurzellange, -querschnitt und -anzahl, der
vom PDL bedeckten Wurzeloberflache und den Elastizitatsmoduln von Dentin, PDL und
Alveolarknochen. Die zahnbezogenen Faktoren rufen bei identischen Kraftsystemen un-

terschiedliche Bewegungen bei verschiedenen Zahnen hervor.
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1.2 Literaturiibersicht

Die Biomechanik der Zahnbewegung ist ein wichtiger Aspekt bei der kieferorthopadi-
schen Therapie. Da das PDL eine bedeutende Rolle bei der Zahnbewegung spielt, wur-
den schon viele experimentelle und numerische Untersuchungen durchgefihrt, um sei-
ne Materialeigenschaften zu bestimmen. Das Ziel ist die Zahnbewegung im kieferortho-

padischen Kraftbereich vorhersagen zu kénnen.
1.2.1 Experimentelle Untersuchungen

Fur die in-vivo-Untersuchungen wurden meistens Tiere, wie Ratten und Hunde, als Ver-
suchsobjekte genommen. Deren Zahne weisen, von der Zahnmorphologie und Eigen-
schaften der Zahnauslenkung her, Ahnlichkeiten mit den humanen Zahnen auf (Goz et
al., 1992; Herring, 1976; Reitan, 1970). In-vivo-Untersuchungen an Menschen sind sel-
tener (Dorow et al., 2002; Jones et al., 2001; Tanne et al., 1998; Yoshida et al., 2001).
Der Vorteil von humanen zu tierexperimentellen Versuchen besteht darin, dass zusatz-
lich noch das Alter und der Parodontalstatus der Patienten in die Ergebnisse einflie3en
und diese so prazisieren. In-vitro-Untersuchungen werden meistens an kudnstlichen
Zahnmodellen und an Kiefersegmenten von Tieren durchgeflihrt. An menschlichen
Schadeln und einzelnen Zahnen wurde nur selten experimentiert (Dong-Xu et al., 2011;
Reitan, 1967; Toms und Eberhardt, 2003).

1.2.1.1 In-vivo-Untersuchungen

Im Jahr 1954 haben Muhlemann und Zander durch ihre in-vivo-Untersuchungen an Af-
fenzahnen erstmals das nichtlineare Verhalten der Zahnbewegung beschrieben. In ihren
Untersuchungen wurden das Kraft-Auslenkungs-Verhalten verschiedener Zahne mittels
mechanischer Messuhren ermittelt. Die Messuhren lieferten jedoch ungenaue Messer-

gebnisse und die applizierten Krafte lie3en sich nicht prazise kontrollieren.

Das nichtlineare Verhalten wurde von Christiansen und Burstone (1969) bestatigt. Sie
haben die Zahnbewegung sowohl in Vitro mit idealisierten Zahnmodellen als auch in Vi-

vo an menschlichen Schneidezahnen untersucht. Die Zahnbewegung beschrieben sie
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als eine logarithmische Funktion der applizierten Kraft. Die Messungen wurden ebenfalls
mit mechanischen Messuhren durchgefuhrt, somit entstanden auch wieder grofere

Messungenauigkeiten.

Die ersten nicht invasiven, dreidimensionalen Messungen der Zahnbewegung erfolgten
durch Burstone und Pryputniewicz (1980). Sie entwickelten eine auf der Laserhologra-
phie beruhende Messapparatur. Messungen wurden sowohl an vergréRerten Zahnmo-
dellen als auch in Vivo an Patienten durchgeflihrt und die Ergebnisse lieferten eine ge-
nauere Bestimmung der Lage des Widerstandszentrums und des Rotationszentrums als
in vorherigen Untersuchungen. Diese Technik war mit hohem apparativen Aufwand und
Fachwissen in der Interpretation der Ergebnisse verbunden und eignete sich somit nicht

fur die klinische Anwendung.

Eine in-vivo-Studie von Picton (1988) an Affenzahnen beschaftigte sich mit der Frage,
wie eine Veranderung der Quantitat des Parodonts sich auf den Widerstand des Zahns
bei einer Intrusionsbewegung auswirkt. Das Ergebnis der Studie zeigte, dass der Wider-

stand mehr von der Qualitat des Parodonts abhangig ist, als von dessen Quantitat.

GOz et al. (1992) untersuchten in Vivo die Eigenschaften des Parodontalligaments von
Beagle-Hunden bei Krafteinwirkungen bis maximal 20 N und in Messzeitraumen von 20
Minuten bis 7 Stunden. Um die Veranderungen im Parodontalligament festzustellen,
wurden die Hunde nach den Messungen getotet und es wurden sowohl von belasteten
als auch unbelasteten Zahnen vertikale histologische Schnitte hergestellt. Aus dem Ver-
gleich der histologischen Schnitte konnte festgestellt werden, dass irreversible Schaden
am PDL erst nach einer dreistindigen Belastungszeit eintraten, wahrend kurze Belas-

tungen mit hohen Kraften keine irreversiblen Umbauprozesse im PDL verursachten.

Tanne et al. (1995) haben in Vivo eine nichtinvasive Messmethode zur Bestimmung der
initialen Zahnbeweglichkeit vor und nach einer kieferorthopadischen Zahnstellungsande-
rung in einer Patientenstudie angewandt. Das nichtlineare Verhalten des PDLs konnte
bestatigt werden. Nach der kieferorthopadischen Zahnbewegung zeigten die Zahne eine

erhohte Zahnbeweglichkeit.
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Yoshida et al. (2001) untersuchten die E-Moduln des PDLs an Oberkieferschneidezah-
nen von zwei Probandinnen und kamen zu dem Ergebnis, dass bei der initialen Zahn-
bewegung die E-Moduln sich nahezu exponentiell zu dem Belastungsanstieg erhohten.
Sie nahmen jedoch an, dass das PDL eine gleichmallige Dicke und homogen isotrop

elastische Eigenschaften hat.

Dorow et al. (2002) haben in Vivo mittels einer Materialprifmaschine zwei humane
Oberkieferschneidezahne belastet und die Zahnauslenkung mit einem Wirbelstromsen-
sor berthrungslos gemessen. Die Zahne zeigten eine erhodhte Steifigkeit bei hdherer Be-
lastungsgeschwindigkeit. Bei Be- und Entlastung der Zahne hat die Spannungs-Deh-
nungskurve die Form einer Hysterese. Mehrere aufeinander folgende Belastungen ver-
ringern das Spannungsmaximum bei gleichbleibender Dehnung bis ein stationarer Wert
erreicht wurde. Dies wird Prakonditionierung genannt. Diese Eigenschaften deuten auf
die Viskoelastizitat des PDLs hin.

Jonsdottir et al. (2006) untersuchten die PDL-Eigenschaften an zweiwurzeligen Zahnen
von sieben Beagle-Hunden. Die Zahne wurden mit Kraften von 50 cN, 100 cN und 300
cN jeweils 5 Stunden lang belastet. Aus den gemessenen Daten wurden individuelle
Kraft-Auslenkungs-Kurven erstellt. Bei allen Messungen konnte unterschieden werden
zwischen einer initialen Phase, in der eine sofortige schnelle Zahnauslenkung erfolgte,
und einer zweiten Phase, in der restlichen Zeit bis zu funf Stunden, in der nur noch eine

langsame, kriechende Zahnauslenkung zu beobachten war.

1.2.1.2 In-vitro-Untersuchungen

Mehrere frUhere Untersuchungen (Baeten, 1975; Dermaut et al., 1986; Nagerl et al.,
1991) haben mit idealisierten Zahnmodellen und kinstlichem PDL aus einer Silikon-
schicht oder photoelastischem Material versucht, die Zahnauslenkungseigenschaften zu
erforschen. Diese Versuchsaufbauten waren unprazise und haben die komplexen Ver-
haltnisse im Zahnhalteapparat nicht berucksichtigt. Die Ergebnisse waren dementspre-

chend nicht sehr aussagekraftig.
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Krstin et al. (2002) untersuchten an Unterkieferzahnen von Schweinen, die in 1-2 mm di-
cke transversale Scheiben zersagt wurden, die Materialeigenschaften des PDLs. Diese
Scheiben wurden in eine Materialprifmaschine eingespannt, mit konstanter Geschwin-
digkeit belastet und auftretende Spannungen und Dehnungen gemessen. Die Ergebnis-
se waren ahnlich wie die der in-vivo-Untersuchung von Dorow et al. (2002). Die Materia-
leigenschaften des PDLs, wie Geschwindigkeitsabhangigkeit, Hysterese und Prakondi-

tionierung konnten bestatigt werden.

Pini et al. (2004) haben 2 mm dicke transversale Scheiben aus Front- und Backenzah-
nen von Rindern unter dem Rasterelektronen-Mikroskop untersucht und mit einer selbst
hergestellten Prifmaschine getestet. Die Morphologie des PDLs eines Rinds war der
des Menschen sehr ahnlich. Bei Belastungen konnten die Effekte Prakonditionierung
und Hysterese beobachtet werden. Die Echtzeitbeobachtung unter dem Rasterelektro-
nen-Mikroskop zeigte, dass die Kollagenfasern des PDLs eine entscheidende Rolle

beim mechanischen Verhalten einnehmen.

1.2.2 Mathematische Untersuchungen

1.2.2.1 Analytische mathematische Verfahren

Mathematische Untersuchungen zur qualitativen Bestimmung der Eigenschaften von
Zahn und Zahnhalteapparat wurden seit den dreilliger Jahren durchgefihrt. Anfangs
wurde die Methode der analytischen Mechanik genutzt (Burstone, 1962; Davidian, 1971;
Sutcliffe und Atherton, 1980; Synge, 1933). Um die Berechnungen durchfihren zu kon-
nen, mussten die Geometrien und Materialverhalten bei dieser Methode sehr stark ver-

einfacht werden, was zu ungenauen Ergebnissen flhrte.

1.2.2.2 Numerische mathematische Verfahren

Die Finite-Elemente-Methode (FEM) ermdéglicht die Zerlegung eines zu berechnenden
Korpers in eine endliche (finite) Anzahl von Elementen. Jedes Element erhalt dann die

Materialeigenschaften und das physikalische Verhalten seiner zugehorigen Struktur.
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Durch Gleichungssysteme wird das Verhalten aller Elemente miteinander verknUpft.
Diese Gleichungssysteme werden in einem FEM-Programm geldst. Komplexe Ablaufe
mit Materialien, die unterschiedliche mechanische Eigenschaften aufweisen, kbnnen da-

durch untersucht werden. Eine genauere Beschreibung erfolgt in Kapitel 4.4.

In den siebziger Jahren wurden die ersten Untersuchungen mit der FEM durchgefuhrt.
Die damals noch eingeschrankte Rechenkapazitat der Computer erlaubte nur Berech-
nungen mit stark idealisierten Modellen. Tresher und Saito (1973) haben als zwei der
Ersten Finite-Elemente-Rechnungen durchgefuhrt. Sie benutzten idealisierte zweidimen-
sionale Modelle um die Spannungsverteilung innerhalb des Zahnes zu bestimmen. Auf
dieser Basis wurden mehrere Untersuchungen durchgefihrt, die die Wirkung von unter-
schiedlichen Kraftsystemen und Kraftangriffspunkten auf das Rotationszentrum des
Zahnes und die Wirkung der Variation der Materialparameter beteiligter Strukturen auf
das Ergebnis analysierten (Benuzzi et al., 1989; Takahashi et al., 1980; Yettram et al.,
1977).

1981 entwickelten Atmaram und Mohammed ein FE-Modell, in dem federartige Elemen-
te das PDL darstellten. Diese Elemente wurden entsprechend des Hauptverlaufs der
Sharpey-Fasern im PDL ausgerichtet. Sie erhofften sich dadurch die Spannungsvertei-
lung im PDL besser bestimmen zu kénnen. An demselben Modell haben Siegele et al.

(1986) versucht, die Elastizitatsparameter des PDLs zu bestimmen.

Tanne (1983) untersuchte als erster die Zahnauslenkung anhand eines idealisierten
dreidimensionalen FE-Modells. Die Materialparameter fir die Rechnungen wurden aus
klinischen Messungen abgeleitet. An diesem Modell konnte gezeigt werden, dass unter-
schiedliche Wurzelformen zu unterschiedlichen Spannungsverteilungen im PDL fuhren.

Ein linear-elastisches Verhalten des PDLs wurde angenommen.

1.2.3 Kombinierte experimentelle und numerische Untersuchungen

Andersen et al. (1991) haben erstmals versucht, ein individuelles detailgetreues Finite-

Elemente-Modell aus einem zuvor experimentell gemessenen Praparat herzustellen und
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damit den E-Modul des PDLs zu bestimmen. Die Geometrie des Modells war jedoch

noch zu ungenau und lieferte keine guten Ergebnisse.

Siebers (1999) hat die Zahnauslenkung an mehreren oberen Eckzahnen von Schweinen
mit einem Mobilitats-Mess-System (MOMS) gemessen. Die Belastung erfolgte in 80
Schritten, bis der Endpunkt von ca. 0,20 mm erreicht wurde. Zwischen den einzelnen
Schritten wurde eine Beruhigungszeit von 30 s bis 60 s eingehalten. Anschlie3end wur-
den die Praparate als Vorbereitung fur die FE-Rechnungen zersagt, fotografiert und
dreidimensional rekonstruiert. Die Ergebnisse zeigten, dass das Auslenkungsverhalten

des PDLs mit bilinear-elastischen Materialparametern gut beschrieben werden kann.

Kawarizadeh (2002) und Kawarizadeh et al. (2003) hat an frischen und gefrorenen Rat-
tenzahnen die Materialparameter des PDLs untersucht. Dabei wurde ebenfalls das
MOMS benutzt. Pro Messung wurden bis zu 150 Schritte durchgefuhrt, dazwischen la-
gen jeweils Beruhigungszeiten von 40 s. Die Annahme des bilinear-elastischen Verhal-

tens des PDLs konnte ebenfalls gute Ergebnis liefern.

Toms und Eberhardt (2003) haben transversale Scheiben des menschlichen Unterkie-
ferpramolaren mittels einer Materialprifmaschine untersucht und zwei zweidimensionale
Finite-Elemente-Modelle aus den digitalen Fotos der Scheiben modelliert. Dabei wurde
die Dicke des PDLs variiert. Beim ersten Modell wurde die Dicke detailgetreu dem unter-
suchten Praparat nachempfunden, im zweiten Modell hatte das PDL eine einheitliche Di-
cke. Sowohl lineare, als auch nichtlineare mechanische Eigenschaften des PDLs wur-
den in den Berechnungen angewandt. Es zeigte sich, dass das erste Modell in Kombi-
nation mit nichtlinearen mechanischen Eigenschaften eine deutlich hdhere Spannung im
Apexbereich vorhersagt als das zweite Modell. Somit spielt die Modellierung der Dicke

des PDLs eine wichtige Rolle in den numerischen Berechnungen.

Qian et al. (2009) untersuchten die Spannungs- und Dehnungszonen im PDL. Dafur be-
nutzten sie in Langsrichtung aufgeschnittene, 2 mm dicke Schweineunterkiefersegmen-
te. Die Belastung erfolgte durch eine Werkstoffpriifmaschine. Innerhalb von 20 s wurden

die Zahne 0,20 mm intrudiert und weitere 5 Minuten in dieser Position gehalten. Wah-
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rend der ganzen Belastungszeit wurden die Praparate digital fotografiert. Aus diesen Bil-
dern wurden FE-Modelle rekonstruiert. Die FE-Analyse ergab, dass die maximale Deh-
nung im PDL, im Bereich des Apex und der Furkation lag. Ein Vergleich zwischen bili-
near-elastischen und hyperelastischen Materialparametern zeigte, dass beide die nichtli-

nearen Eigenschaften des PDLs gut beschreiben konnen.

Dong-Xu et al. (2011) untersuchten in Vitro das Kraft-Auslenkungs-Verhalten acht hu-
maner oberer mittlerer Schneidezahne mittels eines Elektronic Speckle Pattern Interfe-
rometers (ESPI). Die Zahne wurden danach eingescannt und rekonstruiert. Die numeri-
schen Ergebnisse zeigten, dass mit bilinear-elastischen Materialparametern die nichtli-

nearen Eigenschaften des PDLs gut beschrieben werden kénnen.

Fill et al. (2011 a) und Fill et al. (2011 b) haben Literaturibersichten Uber die bisherigen
experimentellen und analytischen Untersuchungen erstellt. In den Literaturibersichten
fiel auf, dass der Aufbau und die Methodik der Untersuchungen, sowie die Spezies und
die Zahnart der untersuchten Proben sehr unterschiedlich waren. Die Ergebnisse konn-
ten dadurch nur begrenzt mit einander verglichen werden, da diese sich oft auch wider-
sprachen. Das biomechanische Verhalten des PDLs zeigte sich als zeitabhangig und

sehr komplex. Bisher konnte noch keine geschlossene Losung gefunden werden.
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2. Fragestellung und Zielsetzung

Ziel dieser in-vitro-Untersuchung war:

* Bestimmung des zeitabhangigen Verhaltens und Ermittlung der biomechanischen
Parameter des PDLs in einem ausgewahlten Geschwindigkeitsbereich. Hierfur soll-

ten im Detail die folgenden Schritte durchgefuhrt werden:
1. Die experimentelle Bestimmung des Kraft-Auslenkungs-Verhaltens des PDLs von
Zahnen im Schweinemodell, bei einer Auslenkung von 0,20 mm und Belastungs-

zeiten von 0,2 Sekunden bis 10 Sekunden.

2. Die Erstellung der individuellen FE-Modelle der gemessenen Praparate anhand
von Mikro-CT-Scan-Bildern.

3. Die nummerisch-mathematische Bestimmung der Materialparameter des PDLs

fur die einzelnen Belastungszeiten der Praparate.

4. Vergleich der Ergebnisse mit bisherigen Untersuchungen.
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3. Material und Methode

Das folgende Kapitel erlautert die Vorgehensweise bei der experimentellen und numeri-
schen Bestimmung der Materialparameter des PDLs bei initialer Zahnbewegung. Im Fol-
genden wird ein Uberblick Gber die Aufbereitung der Praparate, den Aufbau des Mess-
systems sowie die Erstellung der Finite-Elemente-Modelle und die numersiche Simulation

der Zahnbewegung gegeben.

3.1 Die Praparate

Die Versuche wurden an insgesamt funf Unterkieferpramolaren im Milchgebiss von
Hausschweinen durchgefuhrt. Diese eignen sich aufgrund ihrer ahnlichen Wurzelgeo-
metrie zu humanen Unterkiefermolaren fur derartigen Untersuchungen. Zuerst wurde
der gesamte Unterkiefer freigelegt und in gekuhlten Behaltern zum Labor transportiert.
Als Vorbereitung fur die Messungen wurden die Kieferhalften direkt gerontgt, um den
Resorptionsgrad der Milchzahne zu beurteilen (Abbildung 7). Als geeignet erwiesen sich
die zweiten Milchpramolaren, da sie rontgenologisch noch nicht so deutlich resorbiert
wurden wie die ersten Milchpramolaren. Kiefersegmente mit dem zweiten und dritten

Milchpramolaren wurden aus dem Unterkiefer herausgesagt (Abbildung 8).

Abbildung 7: Rontgenologische Bestim- Abbildung 8: Zugeschnittene Probe 1
mung des Resorptionsgrades der zwei- fur die experimentelle Messung mit
ten und dritten Milchpramolaren von Pra- markierter Mulde als Kraftangriffspunk.
parat 1. Man sieht die noch nicht resor- Die Gingiva wurde als Schutz vor Aus-

bierten Wurzeln und die Zahnfollikeln. trocknung belassen.
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Um die Unversehrtheit des PDLs zu gewahrleisten, wurde eine Distanz von mindestens
1 cm mesial, distal und apikal des zweiten Milchpramolaren eingehalten und sowohl
Gingiva als auch Alveolarknochen wurden belassen. Die unteren 0,5 cm der Praparate
wurden in Kunststoff (Technovit 4004, Heraeus Kulzer, Deutschland) eingebettet, um bei
der Messung eine stabile Verankerung zu gewahrleisten. Zudem sollte die Beeinflus-
sung der physiologischen Zahnbewegung durch Auslenkung des Praparates so ausge-
schlossen werden. Eine kleine Mulde wurde jeweils bukkal in der Mitte der Zahnkrone
mit einem runden Diamantbohrer geschaffen, um dem Kraftarm des Messaufbaus eine
eindeutige Position zu geben. Ein Ausrutschen des Kraftarms, und damit verbunden die

Verfalschung der Ergebnisse, sollte damit vermieden werden.

Die Praparate wurden bis zur Messung auf -28 °C eingefroren. Am Tag der Messung
wurden die Praparate zuerst in mit 0,9 % Natriumchloridlosung (NaCl) getrankte Tucher
gewickelt und innerhalb von vier Stunden schonend auf Zimmertemperatur aufgetaut.
Bei der gesamten Messung wurde durch Nachtropfen der NaCl-Losung die Austrock-
nung der Praparate verhindert. Die biomechanischen Eigenschaften des PDLs, des

Knochens und der Zahnwurzel sollten dadurch erhalten bleiben.

3.2 Das Hexapod-Mess-System

Das Hexapod-Mess-System (HexMeS) ist ein optomechanischer Messaufbau, der hoch-
auflésende Aufnahmen von Kraft-Auslenkungs-Diagrammen ermdglicht. Die Biomecha-
nik dentaler Materialien und Apparaturen, wie in diesem Fall die Materialparameter des
PDLs, kdnnen mit diesem Messsystem ermittelt werden (Keilig et al., 2004). Die Kraft-
Auslenkungs-Diagramme kdénnen zur Validierung numerischer Simulationen mit der Fini-

te-Elemente-Methode herangezogen werden.

Ein optischer, berlihrungsloser Bewegungsnachweis, eine Belastungseinheit und eine
Kraftaufnahme sind die drei Hauptkomponenten des Hexapod-Mess-Systems. Abbil-
dung 9 stellt diese Komponenten schematisch dar, Abbildung 10 zeigt ein Foto des He-
xapoden mit den CCD-Kameras. Auf das optische Nachweissystem kann bei kleinen

Kraften (bis ca. 10 N) und einer starren Verbindung zwischen Probe und Hexapod ver-
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zichtet werden, da die hohe Steifigkeit des Hexapoden es ermoglicht, die Bewegungsda-
ten des Hexapoden direkt in die Bewegungsinformationen der Probe umzurechnen (Kei-
lig et al., 2004). Die Mehrzahl der in dieser Arbeit gemessenen Maximalkrafte lagen un-

ter 10 N, deswegen wurde auf das optische Nachweissystem verzichtet.

3D-Positions-
o registrierung
@ (CCD-Kameras)
(O]
- P ‘/Probe
C e
S C
3z GEJ —i
(@]
g E
Koy
g Proben-
S halter
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Controller
-

=
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Abbildung 9: Schematischer Aufbau des Hexapod-Mess-Systems. Die Probe wird
durch den Hexapoden belastet, dabei werden Positionsanderungen durch die Ka-
meras sowie auftretende Krafte und Drehmomente durch den Sensor registriert und
an den Computer weitergeleitet (Keilig et al., 2004).

Der Hexapod M-850.50 der Physik Instrumente (Pl) GmbH & Co. KG aus Karlsruhe (sie-
he Abbildung 11) wird als Belastungseinheit verwendet. Er bietet eine hohe Auflésung,
eine hohe Wiederholgenauigkeit der Positionierung und einen gro3en Bewegungsraum
(Physik Instrumente, 2013, Tabelle 1). Die aufgegebenen Kraftsysteme kdnnen durch
die hohe Positioniergenauigkeit genau dosiert werden. Auch groRe Krafte kénnen auf
die Proben Ubertragen werden. Die hohe Steifigkeit des Hexapoden gestattet diese
Ubertragung, ohne dass es zu wesentlichen mechanischen Deformationen des Belas-

tungssystems kommt.
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Abbildung 10: Foto des HexMeS mit dem Hexapoden, der Probe auf dem Proben-
halter und den Kameras (Keilig et al., 2004).

Abbildung 11: Der Hexapod M-850.50 der Fa. Physik Instrumente dient als
Belastungseinheit im HeXMeS. Belastungen kénnen in allen sechs Freiheitsgraden
durchgefuhrt werden (Physik Instrumente, 2013).
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Bewegung AX, AY 50 mm
AX +25 mm
AQy, ABy +15°
AO, +30°
Auflésung dX, dY 1 um
dZ 0,5 um
dOy , dOy , dO, 5 yrad
Wiederholgenauigkeit X,y 2 um
z 1 um
Oy, Oy, O, +10 prad
Steifigkeit Kx » Ky 3 N/um
K 100 N/gm

Tabelle 1: Technische Spezifikationen des Hexapoden.

Die auf die Probe aufgebrachten Kraftsysteme werden von dem Kraft-Drehmoment-Sen-
sor ATl FT Nano 12/0.12 (Schunk Spann- und Greiftechnik GmbH & Co. KG, Lauffen/-
Neckar, Deutschland) erfasst, der an der oberen Montageplattform des Hexapoden an-
gebracht ist. Auftretende Krafte sowie Drehmomente werden jeweils in einem dreidimen-
sionalen Koordinatensystem dargestellt. Das Wechseln zwischen Kraft-Drehmoment-
Sensoren mit verschiedenen Messbereichen wird durch die modulare Bauweise des He-

xMeS erlaubt. Die technischen Spezifikationen des Sensors sind in der Tabelle 2 ge-

zeigt.
Messbereich Auflédsung
Kraft +12 N 0,0125N
Drehmoment +120 Nmm 0,0625 Nmm

Tabelle 2: Technische Spezifikationen des Kraft-Drehmoment-Sensors ATl FT Nano

12/0.12.




28

3.3 Das Untersuchungsprinzip

Die schematische Abbildung 12 stellt den gesamten Ablauf, von der Durchfihrung der
experimentellen Messung, Uber die Modellherstellung, bis zu den numerischen Berech-
nungen der Materialparameter des PDLs dar. Nach dem schonenden Auftauen eines
Praparates wurden Messungen am HexMeS durchgefihrt. Der Kraftarm des Kraft-Dreh-
moment-Sensors fuhr eine definierte Wegstrecke von 0,2 mm innerhalb von 0,2 s., 0,5
s,1s,2s,5sund 10 s. Nach Erreichen von 0,2 mm wurde die Belastung weitere 10 s

aufrechterhalten und die Kraft gemessen.

Der Kraft-Drehnmoment-Sensor registrierte die Daten aus den Messungen und Ubertrug
diese an den Steuercomputer. Zwischen den einzelnen Lastzeiten wurden 30 Minuten

Beruhigungszeit eingehalten, damit sich das PDL wieder komplett zurtickstellen konnte.

Fur die komplette Messung eines Praparates waren uber 3 Stunden notwendig. Nach
der Messung wurden die Praparate in einem Micro-Computertomographen (uCT)
gescannt. Bis zum Einscannen wurde das Praparat nach den Messungen wieder auf -28

°C eingefroren.

Der uCT-Scanner 1174 der Firma Skyscan (Skyscan, Kontich, Belgien) erzeugte virtu-
elle Schnittebenen der Praparate. Die Konturen der einzelnen Gewebeschichten konn-
ten aus diesen Schnittebenen mittels des Rekonstruktionsprogramms ADOR-3D (Rami-
hi, 2004; Rahimi et al., 2005) extrahiert und zu 3D-Oberflachenmodellen vernetzt wer-
den. Die Oberflachenmodelle wurden mit dem Programm Remesh 2 (Marco Attene,
IMATI-GE/CNR) von Fehlern Dbereinigt. Mit dem Finite-Elemente-Programm
MSC.Marc/Mentat 2007 (MSC.Software Corporation, Santa Ana, Kalifornien, USA) wur-
den aus den Oberflachenmodellen FE-Volumenmodelle erstellt und numerische Berech-
nungen durchgefuhrt. Die Ergebnisse wurden in Form von Kraft-Auslenkungs-Diagram-
men dargestellt und mit den Kraft-Auslenkungs-Diagrammen der Messungen verglichen,

indem die zwei Kurven aufeinander gelegt wurden.
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Abbildung 12: Schematische Darstellung der einzelnen Arbeitsschritte Das Schweine-
praparat wird im HexMeS belastet, die Daten werden Uber den Sensor ausgewertet
und an den Computer Ubertragen. Aus den Daten wird ein Kraft-Auslenkungs-
Diagramm erzeugt. Aus den Micro-CT-Scan-Bilder des Schweinepraparates konnen
FEM-Modelle rekonstruiert werden. Die numerische Simulation erfolgt in dem Pro-
gramm Marc/Mentat, dessen Ergebnis mit dem Messergebnis in einem Diagramm
verglichen wird.
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3.4 Erstellung der Finite-Elemente-Modelle

Die Finite-Elemente-Methode ist ein numerisches Naherungsverfahren zur Lésung von
komplexen Differentialgleichungen. Das untersuchte Objekt wird dabei in eine endliche
(finite) Anzahl von Elementen unterteilt. Dieser Schritt wird als Diskretisierung bezeich-
net. Diese Elemente werden jeweils durch eine Anzahl von Knoten festgelegt und mit lo-
kalen Ansatzfunktionen definiert. Die Elemente stehen untereinander in Kontakt und

konnen sich gegenseitig beeinflussen. Das FE-Netz bildet deren Gesamtheit.

Bei der Vernetzung werden die Elemente einem Elementtyp zugeordnet. Die Wahl des
Elementtyps bestimmt die Form und Kantenlange des Modells. Dies kann das Ergebnis
der Berechnung beeinflussen. Die Diskretisierung und Interpolation ermdglicht die rech-
nerische Analyse von mechanischen Spannungen und Deformationen bei Modellen, die
aus unterschiedlichen Formen und Materialien mit unterschiedlichen mechanischen Ei-
genschaften bestehen. Zu den Randbedingungen der numerischen Berechnung der
Zahnbewegung gehodren die Elastizitatsmoduln und die Querkontraktionszahlen von
Schmelz, Dentin, PDL, kortikalem sowie spongiésem Knochen. Die Ergebnisse von
Haase (1996) und Vollmer et al. (1998) haben jedoch gezeigt, dass die Unterteilung des
Zahns in Schmelz und Dentin bzw. des Knochens in kompakten und spongiosen Anteil
nur 0,1 % Einfluss auf die numerischen Ergebnisse im vorgegebenen biomechanischen
Lastfall haben. Deswegen wurden in dieser Arbeit Zahn und Knochen als homogene

und isotrope Strukturen mit einheitlichen Elastizitatsmoduln definiert.

3.4.1 Die Mikro-Computertomographie

Zur Erstellung der FE-Modelle wurden die Praparate in dem uCT-Scanner 1174 ge-
rontgt. Dieser Scanner wurde zur dreidimensionalen, zerstérungsfreien Untersuchung
von unterschiedlichsten Materialien (Knochen, Kunststoff, Metall, Gestein usw.) entwi-
ckelt. Durch die Moglichkeit, die Pixelgrofde bis auf 6 ym zu verfeinern, konnen Objekte
sehr detailgenau rekonstruiert werden. Das volumetrische Rekonstruktionsprogramm
NRecon erstellt, durch eine Reihe von Winkelprojektionen und nach dem Prinzip des

Feldkamp-Algorithmus, die virtuellen Schnittebenen des Praparats. Diese kdnnen in ver-
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schiedene Formate konvertiert, gespeichert und weiterbearbeitet werden (Skyscan,
2012).

Tabelle 3 fasst die technischen Daten des Scanners zusammen. Die Praparate wurden
bei einem Rotationsschritt von 0,230 Grad und einer insgesamt 360° Rotation der Ront-
genkamera gerontgt. Die PixelgroRe lag je nach Praparat zwischen 22,7 ym und 29,6
pMm, somit wurden zwischen 954 und 1007 Rontgenbilder aufgenommen. Die gesamte
Aufnahmedauer pro Praparat lag zwischen 9 und 11 Stunden. Die Bilder wurden im Bit-

map-Format mit einer Auflosung von 1304 x 1304 Pixel gespeichert.

Rontgenstrahler 20-50 kV, 40 W max. Leistung

Rontgendetektor 1,3 Megapixel CCD gekoppelt mit einem
Szintillator, Objektiv mit 1:6 Zoombereich

Raumliches 6 - 30 um Pixelgrofie

Auflésungsvermdgen

Objektgrofie 5 - 30 mm Durchmesser, 50 mm Lange, 50 mm
vertikale Hubhohe

Strahlenschutz <1 uSv / Stunde an der ganzen Gerate-
oberflache

Tabelle 3: Technische Daten des uyCT-Scanner 1174 (Scyscan, 2012).

3.4.2 Die dreidimensionale Bildrekonstruktion

Die dreidimensionale Rekonstruktion der Praparate aus den einzelnen Schichten erfolg-
te mit dem Programm ADOR-3D (ADvanced Object Reconstruction in 3D, Ramihi, 2004;
Rahimi et al., 2005). Nacheinander werden die entsprechenden Schnittbilder importiert.
Der Benutzer identifiziert und markiert alle zu rekonstruierenden Strukturen (Zahn, PDL,
Knochen) (Abbildung 13). Mit dem Mauszeiger legt der Benutzer einen Startpunkt fest
und definiert im Uhrzeigersinn die Kontur der zu bestimmenden Struktur. Halbautoma-
tisch werden somit Polygonzuge erzeugt, die dann geglattet werden, wodurch sich die
Anzahl der Punkte verringert und die Verknlpfung zu benachbarten Schnittbildern ver-

einfacht wird. Um alle Schnittbilder zu einem FE-Netz zusammenzufligen, werden
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Schritt fur Schritt benachbarte Schnittebenen anhand eines Triangulationsprinzips drei-
dimensional miteinander vernetzt. Als Ergebnis entstehen Oberflachenmodelle der fol-

genden Materialgruppen: Zahn, PDL und Knochen.

Bei der Vernetzung entstehen Uberzahlige falsch verbundene Dreiecke. Diese werden
von der Software Remesh 2 (Marco Attene, IMATI-GE/CNR) geléscht bzw. korrigiert.
Die Anzahl der Dreiecke wurde so verringert, dass die Oberflachenmodelle ihre Detail-
genauigkeit beibehielten und die numerischen Berechnungen der Modelle in angemes-
sener Zeit (maximal zwei Stunden) ablaufen konnten. Alle Berechnungen wurden auf

dem Dell-Server-Cluster der Oralmedizinische Technologie durchgefihrt.

5] ADOR-3D ===
File Edit Algorithmen Materialien Zoom Referenzpunkte 3D-Mesh Help

Rotx  Roty Dolly

Bitte: auswahlen

Dertin Pulpa | InCortical |
| PDL | Ex-Cortical Zement

Setup
Al | Update |

Big Windows Small Windows

| Pixel(264.768) - RGE( 0. 0. 0) |

Abbildung 13: ADOR-3D-Benutzeroberflache. Links wurden die einzelnen Strukturen
durch den Benutzer definiert (griin = Zahn, blau = PDL, gelb = Knochen). Rechts ist
eine Vorschau der zusammengefugten Oberflachenmodelle zu sehen.
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3.4.3 Die Volumenmodellgenerierung

Um FE-Volumenmodelle zu erzeugen wurden die Oberflachenmodelle in MSC.Marc/
Mentat 2007 importiert. Das Oberflachenmodell des Zahnes bildet direkt ein in sich ge-
schlossenes dreidimensionales Modell, wahrend die Oberflachenmodelle von PDL und
Knochen nur zweidimensionale Schalen-Element-Netze sind. Das Oberflachenmodell
des PDLs bildet nur die duRere Begrenzung des Parodontalspaltes. Um das Volumen
des Parodontalspaltes zu bestimmen muss noch die innere Begrenzung bestimmt wer-
den. Diese innere Begrenzung besteht aus dublierten Oberflachenmodellanteilen der

Zahnwurzel. Beide Anteile wurden anschliefiend manuell verbunden (Abbildung 14).
Zahnanteil

PDL

Verbindung

Abbildung 14: Links ist das vollstandig in sich geschlossene PDL-Volumenmodell
dargestellt. Rechts wurden die einzelnen Anteile, aus denen sich das Volumenmodell
zusammensetzt, farbig markiert. Weil3 = Oberflachenmodell des Zahnes, orange =
Oberflachenmodell des PDLs, rosa = manuell hinzugefugte Verbindungsdreiecke.

Ahnlich verhalt es sich mit dem Volumenmodell des Knochens. Das dublierte Oberfla-
chenmodell des PDLs wurde nach auf’en mit dem Oberflachenmodell des Knochens
verbunden. Abbildung 15 stellt am Beispiel des ersten Praparates die einzelnen Volu-
menmodelle und daneben das fur die numerische Rechnung zusammengefugte Modell
dar. Der Kraftangriffspunkt aus dem Experiment wurde auf das Modell Ubertragen und
die Auslenkung erfolgte in x-Richtung. Als maximale Auslenkung des Modells in x-Rich-

tung wurden 0,2 mm festgelegt. Die Fixierung des Praparates wurde an den FE-Model-
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len durch drei Festlager simuliert. Fur die nichtlinearen FEM-Berechnungen wurde das

8-Knoten-Hexaeder als Elementklasse ausgewahlt. Als Elementtyp wurde Full & Herr-

mann Formulation/Hex (84) festgelegt. Durch "Degenerierung" wurde die Knotenanzahl

von 8 auf 4 reduziert (zu Tetraedern degenerierte Hexaeder).

A

Zahn
PDL Y
Knochen Z
X
b)

Abbildung 15: Praparat 1. a) Darstellung der einzelnen Volumenmodelle: Zahn
69386 Elemente, PDL 63991 Elemente Knochen 77552 Elemente. b) Zusam-
mengefugtes Modell mit Kraftangriffspunkt an der Zahnkrone (F) und Festlager an

der Knochenbasis.

Die Elastizitatsmoduln und Querkontraktionszahlen fir Zahn, PDL und Knochen wurden

von Bourauel et al. (1999) Gbernommen und sind in der Tabelle 4 dargestellt.

Material Elastizitatsmodul E [MPa] | Querkontraktionszahl u
Zahn 20.000 0,30

(nicht differenziert)

Knochen 2000 0,30

(nicht differenziert)

PDL Bilinear, elastisch 0,30

Tabelle 4: Materialparameter von Zahn, Knochen und PDL fur die numerischen

Berechnungen

Die Ermittlung der Elastizitdtsmoduln des PDLs fur die einzelnen Belastungszeiten er-

folgte schrittweise. Rechnerisch wurden sie solange angepasst, bis die Kraft-Auslen-

kungs-Diagramme aus der Messung und der numerischen Berechnung moglichst exakt

Ubereinstimmten.
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3.5 Simulation der experimentellen Messungen

Siebers (1999) kam zu dem Ergebnis, dass das nichtlineare Kraft-Auslenkungs-Verhal-
ten der initialen Zahnbeweglichkeit mittels zweier verschiedener E-Moduln, also bilinear,
sehr gut beschrieben werden kann. Zu diesem Ergebnis kamen auch die Untersuchun-
gen von Poppe (2001), Poppe et al. (2002), Drolshagen (2012) und Drolshagen et al.
(2011). Im Kraft-Auslenkungs-Diagramm stellen sich die zwei E-Moduln als Steigungen
zweier Geraden dar. Die Grenzdehnung €1, ist der Schnittpunkt zwischen der ersten und

der zweiten Gerade (Abbildung 16).

E2

12 € 112

— Translation in
8- x-Richtung

Kraft [N]
o
|

2 E1

I I I !
0,00 0,05 0,10 0,15 0,20
Auslenkung [mm]

Abbildung 16: schematische Darstellung der bilinearen Annaherungsmethode. E1 =
Gerade mit erstem E-Modul als Steigung, E2 = Gerade mit zweitem E-Modul als
Steigung, € ., = Grenzdehnung.

Aus den gemessenen und numerisch berechneten Kraft-Auslenkungs-Diagrammen wer-
den nur Kurven miteinander verglichen, die die translatorische Bewegung darstellen. Die
Kurve aus der numerischen Rechnung soll so genau wie moglich mit der Kurve aus der
experimentellen Messung Ubereinstimmen. Dabei wurden die E-Moduln des PDLs und
die Grenzdehnung variiert. FUr die einzelnen Belastungszeiten eines Praparates wurden

zwischen vier und funf Rechnungen durchgefuhrt.
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4. Ergebnisse

Im Folgenden werden die experimentellen und numerischen Ergebnisse der funf Prapa-
rate dargestellt. Alle Praparate werden nacheinander erlautert. Fur jedes Praparat wer-
den zunachst die Volumenmodelle und die gesamten Ergebnisse aus den Messungen
als Kurven in einem Kraft-Auslenkungs-Diagramm gezeigt. Darauffolgend werden Kraft-
Auslenkungs-Diagramme flr einzelne Belastungszeiten und deren ermittelten E-Moduln
und der Grenzdehnungen dargestellt. Bei der Auswertung der experimentellen Ergebnis-
se waren nur Kraftverlaufe bis zum Erreichen der Maximalkraft fur die Bestimmung der
Materialparameter des PDLs relevant. In diesem Bereich fand die initiale Zahnbewe-
gung statt und somit auch die Deformation des PDLs. Deshalb werden alle Kraft-Auslen-
kungs-Diagramme nur bis zum Erreichen der Maximalkraft dargestellt. Danach werden
einzeln die numerischen Ergebnisse mit den Ergebnissen aus den Messungen fur die je-

weiligen Zeiten in Kraft-Auslenkungs-Diagrammen prasentiert.

4.1 Ergebnisse des Schweinepraparates 1

An dem Volumenmodell des Zahnes (Abbildung 17) kann man erkennen, dass noch kei-

ne Resorption der Zahnwurzeln stattgefunden hat.

Abbildung 17: FE-Volumenmodelle von Schweinepraparat 1, links der Zahn, mittig
das PDL und rechts Gesamtansicht mit Alveolarknochen von mesiobukkal mit Kraft-
angriffspunkt (rot) und Festlager (schwarz).
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Praparat 1- Alle Messergebnisse

18

16 -

14 -

12 —0,2s
— —0,5s
prd 10 —
: /- :
]
© 8-
X —5s

6 —10s

4 -

2,

07 [ [ [ |

0,00 0,05 0,10 0,15 0,20

Auslenkung [mm]

Abbildung 18: Kraft-Auslenkungs-Diagramm mit Kurven fur alle Messzeiten von Pra-
parat 1. Die Maximalkraft betrug bei der schnellsten Belastungszeit 16,2 N und bei
der langsamsten Belastungszeit 12,8 N.

Abbildung 18 stellt alle Kraft-Auslenkungs-Kurven in einem Diagramm dar. Die Kurve
von 5 s zeigt, dass deren Messergebnis zu sehr von den Ubrigen Messdaten abwich.
Diese Kurve wurde bei den nachfolgenden numerischen Berechnungen nicht mit einbe-
zogen, da die berechneten Materialparameter nicht fur die Zeit von 5 s korrekt sein kon-

nen.

Abbildungen 19 bis 23 zeigen die Kraft-Auslenkungs-Diagramme des Praparates 1 mit
den angepassten, berechneten Kurven und den gemessenen Kurven von 0,2 s bis 10 s.
Die berechneten Materialparameter werden direkt in der Abbildungslegende angegeben.
In der Abbildung 24 werden alle gemessenen und berechneten Maximalwerte der Kraft

in Vergleich dargestellt, eine zeitabhangige Abnahme der Maximalwerte ist erkennbar.



38

18- Praparat1 (0,2 s)

16 -
14 -

// —experimentell
12 7 — numerisch

10 /

Kraft [N]
\

I I I 1
0,00 0,05 0,10 0,15 0,20
Auslenkung [mm]

Abbildung 19: Gemessene Kurve bei 0,2 s und angepasste, berechnete Kurve mit
den Materialparametern E1 = 1,5 MPa, E2 =3 MPa, ¢, =8 %.

Praparat1 (0,5 s)

—experimentell
—numerisch

Kraft [N]
o

I I I 1
0,00 0,05 0,10 0,15 0,20
Auslenkung [mm]

Abbildung 20: Gemessene Kurve bei 0,5 s und angepasste, berechnete Kurve mit
den Materialparametern E1 = 1,5 MPa, E2 = 3 MPa, €= 8 %.
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Praparat1 (1 s)
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Abbildung 21: Gemessene Kurve bei 1 s und angepasste, berechnete Kurve mit den
Materialparametern E1 = 0,8 MPa, E2 = 2,5 MPa, ¢, _=5 %.

12

Praparat1 (2 s)

experimentell
12- 7 — numerisch

Kraft [N]

I I I |
0,00 0,05 0,10 0,15 0,20
Auslenkung [mm]

Abbildung 22: Gemessene Kurve bei 2 s und angepasste, berechnete Kurve mit den
Materialparametern E1= 0,8 MPa, E2 =2 MPa, ¢, _=5 %.

12
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Praparat1 (10 s)
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Abbildung 23: Gemessene Kurve bei 10 s und angepasste, berechnete Kurve mit
den Materialparametern E1 = 0,8 MPa, E2 = 1,7 MPa, ¢, = 3 %.

Praparat 1 - Maximalwerte der Kraft

Kraft [N]

B experimentell
B numerisch

0,2 0,5 1 2 10
Zeit [s]

Abbildung 24: Maximalwerte der Kraft aller Messzeiten im Vergleich zu den berech-
neten Maximalwerten von Praparat 1.
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4.2 Ergebnisse des Schweinepraparates 2

Abbildung 25: Schweinepraparat 2. FE-Volumenmodelle von: Zahn (links), PDL (mit-
tig) und Gesamtansicht mit Alveolarknochen (rechts) von distobukkal mit Kraftan-
griffspunkt (rot) und Festlager (schwarz).
In der Abbildung 25 sind die Volumenmodelle von Zahn und PDL sowie eine Gesamtan-
sicht des ganzen Praparates 2 zu sehen. Abbildungen 26 bis 32 zeigen die Kraft-Aus-
lenkungs-Diagramme der gemessenen und berechneten Ergebnisse. Bei der gemesse-

nen Kurve von 10 s wurde eine Offset-Korrektur durchgefihrt.

Die Belastungszeit 0,2 s ergab nur wenige Messwerte mit groRen Schwankungen. Die
Anpassung der Materialparameter konnte nicht so prazise durchgefuhrt werden, wie bei
den anderen Belastungszeiten. Eine deutliche zeitabhangige Abnahme der Maximalkraf-

te ist in der Abbildung 33 zu sehen.
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Praparat 2 - Alle Messergebnisse
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Abbildung 26: Kraft-Auslenkungs-Diagramm mit Graphen flr alle Messzeiten von
Praparat 2. Die Maximalkraft betrug bei der schnellsten Belastungszeit 5,9 N und bei
der langsamsten Belastungszeit 2,8 N.

Praparat 2 (0,2 s)

—experimentell
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Kraft [N]
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0,00 0,05 0,10 0,15 0,20
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Abbildung 27: Gemessene Kurve bei 0,2 s und angepasste, berechnete Kurve mit
den Materialparametern E1 = 0,8 MPa, E2 = 3 MPa, €= 8 %.
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Praparat 2 (0,5 s)
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Abbildung 28: Gemessene Kurve bei 0,5 s und angepasste, berechnete Kurve mit
den Materialparametern E1 = 0,8 MPa, E2 = 2,5 MPa, ¢, =8 %.
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Abbildung 29: Gemessene Kurve bei 1 s und angepasste, berechnete Kurve mit den
Materialparametern E1 = 0,8 MPa, E2 = 2,3 MPa, €= 5 %.
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Abbildung 30: Gemessene Kurve bei 2 s und angepasste, berechnete Kurve mit den
Materialparametern E1 = 0,6 MPa, E2=1,6 MPa, ¢, =5 %.
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Abbildung 31: Gemessene Kurve bei 5 s und angepasste, berechnete Kurve mit den
Materialparametern E1= 0,4 MPa, E2 = 1,2 MPa, €= 5 %.
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Praparat 2 (10 s)
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Abbildung 32: Gemessene Kurve bei 10 s und angepasste, berechnete Kurve mit
den Materialparametern E1 = 0,2 MPa, E2 = 1 MPa, €,=9 %.

Praparat 2 - Maximalwerte der Kraft

B experimentell
B numerisch

Kraft [N]
w
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Abbildung 33: Maximalwerte der Kraft aller Messzeiten im Vergleich zu den berech-
neten Maximalwerten von Praparat 2.
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4.3 Ergebnisse des Schweinepréaparates 3

Abbildung 34: Schweinepraparat 3. FE-Volumenmodelle von: Zahn (links), PDL (mit-

tig) und Gesamtansicht mit Alveolarknochen (rechts) von distobukkal mit Kraftan-

griffspunkt (rot) und Festlager (schwarz).
Das Praparat 3 wird in der Abbildung 34 als Volumenmodell dargestellt. Die Abbildun-
gen 35 bis 41 zeigen Kraft-Auslenkungs-Diagramme fur alle Belastungszeiten. In Abbil-
dung 38 und 42 ist zu erkennen, dass bei der Messung mit der Belastungszeit von 1 s
nach 0,1 mm Strecke eine Messungenauigkeit aufgetreten ist. Diese fuhrte zu groflden
Schwankungen in den aufgenommenen Messwerten und zur Verschiebung des Maxi-
malwertes in einen hdheren Kraftbereich als den Maximalwert bei den Belastungszeiten
0,2 s und 0,5 s. Die Maximalwerte der Kraft aller Messzeiten aus den experimentellen

und numerischen Ergebnissen werden in der Tabelle 42 dargestellit.
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Praparat 3 - Alle Messergebnisse
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Abbildung 35: Kraft-Auslenkungs-Diagramm mit Graphen fir alle Messzeiten von
Praparat 3. Die Maximalkraft betrug bei der schnellsten Belastungszeit 7,9 N und bei
der langsamsten Belastungszeit 4,2 N.
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Abbildung 36: Gemessene Kurve bei 0,2 s und angepasste, berechnete Kurve mit
den Materialparametern E1 = 1,5 MPa, E2 = 3,5 MPa, ¢ =8 %.
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Praparat 3 (0,5 s)
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Abbildung 37: Gemessene Kurve bei 0,5 s und angepasste, berechnete Kurve mit
den Materialparametern E1 = 1 MPa, E2 = 3,5 MPa, €,=15 %.
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Abbildung 38: Gemessene Kurve bei 1 s und angepasste, berechnete Kurve mit den
Materialparametern E1 = 0,8 MPa, E2 =3 MPa, £ =35 %.
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Praparat 3 (2 s)
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Abbildung 39: Gemessene Kurve bei 2 s und angepasste, berechnete Kurve mit den
Materialparametern E1 = 0,8 MPa, E2 = 2,5 MPa, €,=9 %.
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Abbildung 40: Gemessene Kurve bei 5 s und angepasste, berechnete Kurve mit den
Materialparametern E1 = 0,5 MPa, E2=1,9 MPa, ¢ =5 %.
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Praparat 3 (10 s)
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Abbildung 41: Gemessene Kurve bei 10 s und angepasste, berechnete Kurve mit
den Materialparametern E1 = 0,3 MPa, E2 = 1,8 MPa, ¢ =6 %.

Praparat 3 - Maximalwerte der Kraft
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Abbildung 42: Maximalwerte der Kraft aller Messzeiten im Vergleich zu den berech-
neten Maximalwerten von Praparat 3.
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4.4 Ergebnisse des Schweinepréaparates 4

Abbildung 43: FE-Volumenmodelle von Schweinepraparat 4: Zahn (links), PDL (mit-
tig) und Gesamtansicht mit Alveolarknochen (rechts) von mesiobukkal mit Kraftan-
griffspunkt (rot) und Festlager (schwarz).
Abbildung 43 stellt die Volumenmodelle von Praparat 4 dar. Die ermittelten Ergebnisse
werden in den Abbildungen 44 bis 50 dargestellt. Die Messung bei 0,2 s Belastungszeit
ergab nur wenige Werte, daher war die Anpassung der Materialparameter schwierig. In
der Abbildung 44 ist eine Schwankung der Maximalwerte der Kraft im Bereich von 0,2 s
bis 1 s erkennbar. Tabelle 51 stellt die Maximalwerte der Kraft aller Messzeiten aus den

experimentellen und numerischen Ergebnissen dar.



52

Praparat 4 - Alle Messergebnisse
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Abbildung 44: Kraft-Auslenkungs-Diagramm mit Graphen fir alle Messzeiten von
Praparat 4. Die Maximalkraft betrug bei der schnellsten Belastungszeit 11,1 N und
bei der langsamsten Belastungszeit 3,7 N.
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Abbildung 45: Gemessene Kurve bei 0,2 s und angepasste, berechnete Kurve mit
den Materialparametern E1 = 0,8 MPa, E2 =3 MPa, ¢, =7 %.
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Praparat4 (0,5 s)
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Abbildung 46: Gemessene Kurve bei 0,5 s und angepasste, berechnete Kurve mit
den Materialparametern E1= 0,35 MPa, E2 = 2,3 MPa, €= 6 %.
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Abbildung 47: Gemessene Kurve bei 1 s und angepasste, berechnete Kurve mit den
Materialparametern E1 = 0,3 MPa, E2=2,3 MPa, ¢, =5 %.
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Abbildung 48: Gemessene Kurve bei 2 s und angepasste, berechnete Kurve mit den
Materialparametern E1 = 0,25 MPa, E2 = 2,1 MPa, €,=9 %.
Praparat4 (5 s)
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Abbildung 49: Gemessene Kurve bei 5 s und angepasste, berechnete Kurve mit den
Materialparametern E1 = 0,2 MPa, E2=1,2MPa, ¢ =5 %.
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Abbildung 50: Gemessene Kurve bei 10 s und angepasste, berechnete Kurve mit
den Materialparametern E1 = 0,1 MPa, E2 = 1 MPa, €,=9 %.

Praparat 4 - Maximalwerte der Kraft
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Abbildung 51: Maximalwerte der Kraft aller Messzeiten im Vergleich zu den berech-
neten Maximalwerten von Praparat 4.
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4.5 Ergebnisse des Schweinepraparates 5
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Abbildung 52: FE-Volumenmodelle von Schweinepraparat 5: Zahn (links), PDL (mit-
tig) und Gesamtansicht von distobukkal mit Alveolarknochen (rechts), Kraftangriffs-

punkt (rot) und Festlager (schwarz).
Praparat 5 wird als Volumenmodelle in der Abbildung 52 dargestellt. Abbildungen 53 bis
59 stellen die Kraft-Auslenkungs-Diagramme der jeweiligen Belastungszeiten dar. Auch

bei diesem Praparat ist eine Messungenauigkeit bei der Belastungszeit von 0,2 s er-
sichtlich. Der tatsachliche Maximalwert liegt eher im Bereich des berechneten Ergebnis-

ses, als in den vom HexMeS registrierten Ergebnisbereich (Abbildung 60).
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Praparat 5 - Alle Messergebnisse
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Abbildung 53: Kraft-Auslenkungs-Diagramm mit Graphen fir alle Messzeiten von
Praparat 5. Die Maximalkraft betrug bei der schnellsten Belastungszeit 6,4 N und bei
der langsamsten Belastungszeit 4,7 N.
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Abbildung 54: Gemessene Kurve bei 0,2 s und angepasste, berechnete Kurve mit
den Materialparametern E1 = 0,8 MPa, E2 =3 MPa, ¢, =8 %.
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Praparat 5 (0,5 s)
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Abbildung 55: Gemessene Kurve bei 0,5 s und angepasste, berechnete Kurve mit
den Materialparametern E1 = 0,6 MPa, E2 = 1,5 MPa, ¢, =8 %.
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Abbildung 56: Gemessene Kurve bei 1 s und angepasste, berechnete Kurve mit den
Materialparametern E1 = 0,5 MPa, E2=1,9 MPa, ¢ =5 %.
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Praparat 5 (2 s)
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Abbildung 57: Gemessene Kurve bei 2 s und angepasste, berechnete Kurve mit den
Materialparametern E1 = 0,4 MPa, E2 = 1,3 MPa, €= 5 %.
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Abbildung 58: Gemessene Kurve bei 5 s und angepasste, berechnete Kurve mit den
Materialparametern E1 = 0,3 MPa, E2=1 MPa, ¢ =35 %.
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Praparat 5 (10 s)
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Abbildung 59: Gemessene Kurve bei 10 s und angepasste, berechnete Kurve mit
den Materialparametern E1 = 0,3 MPa, E2=0,9 MPa, ¢ =5 %.

Praparat 5 - Maximalwerte der Kraft
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Abbildung 60: Maximalwerte der Kraft aller Messzeiten im Vergleich zu den berech-
neten Maximalwerten von Praparat 4.
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4.6 Zusammenfassung der Maximalkrafte

Die schnellsten Belastungen mit 0,2 s ergaben meistens die hochste Kraftmessung.
Dass die hochsten Maximalkrafte bei 0,2 s bei Praparat 3 und 5 nicht erreicht wurden,
liegt eher an der Ungenauigkeit des Messaufbaus, da dieser in diesem Belastungszeit-
bereich mit dem Kraft-Drehmoment-Sensor an seine Grenzen stof3t. Die Maximalkrafte
der schnellsten Belastungszeit von 0,2 s befanden sich in den experimentellen Ergeb-
nissen im Bereich zwischen 16,2 N und 5,9 N und in den numerischen Ergebnissen im
Bereich zwischen 16,1 N und 5,9 N. Mit steigender Belastungszeit sanken die gemesse-
nen Krafte ab. Bei der langsamsten Belastungszeit von 10 s ergaben sich auch die nied-
rigsten Maximalkrafte, in den experimentellen Ergebnissen lagen diese im Bereich zwi-
schen 12,8 N und 2,9 N und in den numerischen Ergebnissen im Bereich zwischen 12,8
N und 2,6 N. In der Abbildung 61 wurden fur die einzelnen Zeiten Mittelwerte sowie die
Standardabweichungen aus den experimentellen und numerischen Ergebnissen aller
funf Proben ermittelt. Die Mittelwerte bei 0,2 s aus den numerischen Ergebnissen lagen
bei 9,5 N (x 4,3 N) und aus den numerischen Ergebnissen bei 9,9 N (£ 3,9 N). Bei 10 s
lagen die Mittelwerte aus den experimentellen Ergebnissen bei 5,7 N (+ 4,0 N) und aus
den numerischen Ergebnissen bei 5,4 N (x 4,2 N). Eine zeitabhangige Abnahme der

Werte ist deutlich erkennbar.

16
14
12
Z. 10 B experimentell
d@ 8 B numerisch
X 6
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0
0,2 0,5 1 2 5 10
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Abbildung 61: Mittelwerte und Standardabweichungen aller experimentell ermittelten
Maximalkrafte fur die einzelnen Belastungszeiten.
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Die deutliche Abweichung der Maximalkrafte zwischen den einzelnen Proben von bis zu
10 N wird einerseits durch individuelle Faktoren der Probe wie Grofde und Form der
Wurzeln und PDL-Geometrie beeinflusst. Andererseits kdnnen bei den Untersuchungen
Faktoren wie Einfrieren und Auftauen der Probe die Ergebnisse beeinflussen. Eine ge-

nauere Betrachtung der genannten Faktoren erfolgt in Kapitel 6.

4.7 Zusammenfassung der numerischen Ergebnisse

Die berechneten Ergebnisse und deren Mittelwerte, die mit dem Finite-Elemente-Pro-
gramm MSC.Marc/Mentat 2007 ermittelt wurden, werden in der Tabelle 5 zusammenfas-

send dargestellt. Eine weitere Betrachtung erfolgt in Kapitel 5.8.
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Praparat Belastungszeit [s] | E1[MPa] | E2 [MPa] €, [%]
1 0,2s 1,5 3,0 8,0
0,5s 1,5 3,0 8,0
10s 0,8 2,5 5,0
20s 0,8 2,0 50
50s - - -
10,0 s 0,8 1,7 3,0
2 0,2s 0,8 3,0 8,0
0,5s 0,8 2,5 7,5
1,0s 0,8 2,3 50
20s 0,6 1,6 50
50s 0,4 1,2 5,0
10,0 s 0,2 1,0 6,0
3 0,2s 1,5 3,5 7,0
0,5s 1,0 3,5 6,0
10s 0,8 3,0 5,0
20s 0,8 2,5 5,0
50s 0,5 1,9 5,0
10,0 s 0,3 1,8 5,0
4 0,2s 0,8 3,0 7,0
0,5s 0,35 2,3 6,0
10s 0,3 2,3 5,0
20s 0,25 2,1 5,0
50s 0,2 1,2 5,0
10,0 s 0,1 1,0 50
5 0,2s 0,8 3,0 8,0
0,5s 0,6 1,5 8,0
10s 0,5 1,9 50
20s 0,4 1,3 50
50s 0,3 1,1 5,0
10,0 s 0,3 0,9 50
Mittelwerte und 0,2s 1,1(x0,4) | 3,1(x0,2) | 7,8(x0,4)
Standard- 0,5s 09 (x0,4)  26(x0,8)| 7,5(x0,9)
abweichungen 1,0s 0,6 (x0,2) | 2,4(x0,4) | 5,0(x0,0)
20s 0,6 (x0,2) | 1,9(x0,5) | 5,0(x0,0)
50s 0,4 (x0,1) | 1,4(x0,4) | 50(x0,0)
10,0 s 0,3(0,3) | 1,3(x0,4) | 4,8(x1,1)

Tabelle 5: Berechnete bilineare Materialparameter des PDL fur alle Praparate und
alle Belastungszeiten. Bei Praparat 1 konnte fur die Belastungszeit von 5 s keine

Materialparameter bestimmt werden, da deren experimentell ermittelten Werte zu
stark von den Werten anderer Belastungszeiten abwich (siehe Kapitel 5.1).
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4.8 Mittelwerte der Materialparameter des PDLs

Aus den Ergebnissen wurden fur jede Belastungszeit Mittelwerte vom ersten E-Modul
(E1), zweiten E-Modul (E2) und der Grenzdehnung €1, ermittelt und in den Abbildungen
62 bis 64 als Diagramme dargestellt. Die zeitabhangige Abnahme der Werte ist in den
Diagrammen der E-Moduln deutlich erkennbar. Bei der schnellsten Belastungszeit von
0,2 s betragt der Mittelwert fur E1 1,1 MPa (+0,4 MPa) und fur E2 3,1 MPa (+0,2 MPa).
Bei der langsamsten Belastungszeit von 10 s betragt der Mittelwert fur E1 0,3 MPa (+0,3
MPa) und fir E2 1,3 MPa (£0,4 MPa). Die Grenzdehnung €. zeigt auch eine Zeitabhan-
gigkeit, in Belastungszeiten bis 1 s liegt sie bei 7%, ab der Belastungszeit 1 s nahezu
konstant bei 5 %.
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Abbildung 62: Mittelwerte und Standardabweichungen vom ersten E-Modul fir alle
Belastungszeiten.



65

4,0
3,5
3,0

T
25 |
20 |
15 I T
1,0
0,5
0,0
0,2 0,5 1 2 5 10

Belastungszeit [s]

E2 [MPa]

Abbildung 63: Mittelwerte und Standardabweichungen vom zweiten E-Modul fur alle
Belastungszeiten.
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Abbildung 64: Mittelwerte und Standardabweichungen der Grenzdehnung ¢€,,, fur
alle Belastungszeiten.
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5. Diskussion

In diesem Teil der Arbeit werden zunachst die verwendeten Materialien und Methoden
kritisch bewertet, danach werden die Ergebnisse mit denen aus Studien anderer Auto-

ren verglichen.

5.1 Diskussion von Material und Methoden

Als Versuchsobjekte wurden Schweinezahne ausgewahlt. Im Vergleich zu humanen
Zahnen bestehen speziesbedingte Unterschiede in der Zahnform und der Histologie des
Parodontiums. Siebers (1999) hat diese Unterschiede an Schweinepraparaten unter-
sucht. Seine Ergebnisse zeigten, dass die Parodontalspaltbreiten der Milchzahne vom
Schwein vergleichbar mit denen der humanen Zahnen sind und dass die Zahnform nur

einen untergeordneten Einfluss auf die Zahnbeweglichkeit hat.

Die in dieser Arbeit untersuchten Milchzahne des Schweins hatten apikal alle Kontakt
mit dem Zahnkeim der bleibenden Zahne. Eine entwicklungsbedingte Resorption der
Zahnwurzeln und die damit verbundene Zerstorung des apikalen Parodontalligaments
waren somit nicht vollstandig auszuschlie®en. Nach Gathercole und Keller (1982) wird
die Zahnbeweglichkeit jedoch nur gering durch zerstortes apikales Parodontalligament
beeinflusst. Durch die rontgenologische Untersuchung der Praparate am Anfang dieser
Arbeit wurden Zahne mit moglichst geringer Resorption ausgesucht. Die erstellten FE-

Modelle der Zahne zeigten nur geringe Anzeichen flr Resorptionen.

Ein anderer oft diskutierter Faktor ist der Einfluss von Einfrieren und Wiederauftauen der
Praparate auf die Messergebnisse. Frihere Untersuchungen an Schweinezahnen (Haa-
se, 1996; Poppe, 2001; Poppe et al., 2002; Ziegler, 2004; Ziegler et al., 2005) haben
keinen Unterschied in den Messergebnissen zwischen frischen und wieder aufgetauten
Praparaten erbracht. Die Ergebnisse von Kawarizadeh (2002) und Kawarizadeh et al.
(2003) an frischen und eingefrorenen Rattenzahne unterschieden sich jedoch deutlich,
die schmalere Parodontalspaltbreite (0,1 mm) und die abweichende Anatomie im Ver-

gleich zu Schweinezahnen konnten eine Rolle dabei gespielt haben. AulRerdem konnte
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durch Zugabe von NaCl-Losung mit Periston beim Einfrieren der Proben die Zerstorung

der Zellen vermindert werden.

Im Parodontalspalt befinden sich au3er den Sharpey-Fasern noch die Grundsubstanz,
verschiedene Zellen, sowie Blut- und Lymphgefalie. Diese Komponenten bilden den vis-
kosen Anteil des PDLs und spielen somit eine wichtige Rolle fur die viskoelastischen Ei-
genschaften des PDLs (Carvalho et al., 2006). Die Ergebnisse dieser Arbeit zeigten,
dass die Verringerung der Belastungszeit zu einer Erhdhung der gemessenen Krafte
fuhrte. Dies deutet auf eine hohere Steifigkeit des PDLs mit abnehmender Belastungs-
zeit hin. Bereits Korber (1971) hatte dieses Verhalten beschrieben. Es kann durch das
Stromungsverhalten des viskdsen Anteils des PDLs erklart werden. Die Erhéhung der
Belastungsgeschwindigkeit flihrt zur Verkirzung der Zeit, in der sich der viskdse Anteil
aus dem Parodontalspalt in das umliegende Gewebe verschieben kann. Um die Zersto-
rung der Fasern und Zellen sowie das Auslaufen der Grundsubstanz bei Aufbereitung
der Praparate zu verhindern, wurde bei der Praparation ein Abstand von mindestens 1

mm von Parodontalspalt eingehalten.

Kawarizadeh hatte 2002 rechnerisch die Kraft-Auslenkungs-Werte von unterschiedlich
stark vereinfachten Modellen von Rattenzahnen miteinander verglichen. Die Werte des
stark vereinfachten Modells wichen 44 % von dem mdglichst detailgetreuen Modell ab.
Hohmann et al. (2011) hatten aus den CT-Bildern eines Praparates 17 unterschiedliche
dreidimensionale Modelle rekonstruiert und berechnet. Es zeigte sich, dass die Dicke
des PDLs einen erheblichen Einfluss auf die initiale Zahnbeweglichkeit hatte. Die Mo-

dellrekonstruktion beeinflusst somit deutlich die numerischen Ergebnisse.

In friheren Arbeiten wurden zur Rekonstruktion der Praparate histologische Schnittbil -
der erstellt (Haase, 1996; Kawarizadeh, 2002; Poppe, 2001; Ziegler, 2004). Diese waren
1,0 mm bis 1,5 mm dick, der Sageverlust betrug zwischen 0,25 mm und 0,30 mm. Eine
geringere Schichtdicke konnte nicht erreicht werden, da dies zu einer hoheren Bruchge-
fahr der Schichten fuhrte (Reimann, 2008).
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In dieser Arbeit konnten mit dem pCT-Scanner Aufnahmen mit sehr hoher Auflosung
von circa 25 um erstellt werden. Dadurch konnte mit ADORS3D auch der sehr komplexe
Bereich der Wurzelfurkation genau rekonstruiert werden. In diesem Bereich wurde jede
Schicht genutzt, um eine detailgetreue Rekonstruktion zu erzielen. In dem restlichen Be-
reichen von Zahn, PDL und Knochen wurde die Anzahl der verwendeten Schichten re-
duziert. FUr den umgebenden Knochen wurden weniger Schichten rekonstruiert als fur
Zahn und PDL. Dadurch konnte die Rechenzeit verkurzt werden, ohne dass auf die De-
tailgenauigkeit im Bereich der Alveole verzichtet werden musste. Trotzdem kénnen Geo-
metrieabweichungen nicht ganz vermieden werden, da bei der halbautomatischen Mo-
dellierung mit ADOR3D die Gewebegrenzen, fur eine bessere Vernetzung der Schich-
ten, geglattet werden. Das numerische Modell ist somit nur eine Annaherung an die tat-

sachliche Geometrie.

Die Ergebnisse werden aulderdem von den individuellen Faktoren der Praparaten beein-
flusst. Fill et al. (2011) haben alle Faktoren, die einen Einfluss auf die mechanischen Ei-
genschaften des PDLs haben, aus der Literatur zusammengefasst. Dazu gehoéren geo-
metrische Konfiguration des PDLs, GrolRe und Form der Zahnwurzel, Lebensumfeld,
Physiologie (Alter, Geschlecht), Genotyp, Art der Belastung und die Materialeigenschaf-

ten (linear, nichtlinear, viskoelastisch, etc.).

5.2 Vergleich mit anderen Studienergebnissen

Rees und Jacobsen (1997) haben durch eine Literaturrecherche gezeigt, dass sich die
ermittelten E-Moduln in einem Bereich von 0,07 bis 1750 MPa befanden. Diese grofRe
Variationsbreite entsteht durch die sehr unterschiedlichen Messaufbauten und experi-

mentellen und numerischen Ansatze (siehe Kapitel 2.4).

Obwohl Muhlemann und Zander bereits 1954 die nichtlinearen Eigenschaften des PDLs
beschrieben haben, werden bisher immer noch Untersuchungen durchgefihrt, in denen
das PDL mit einem linear-elastischen Modell beschrieben wird (Cattaneo et al., 2005;
Cook et al., 1982; Jeon et al., 1999; Kojima und Fukui, 2006; Middleton et al., 1990; Pa-
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nagiotopoulou et al., 2011; Tanne et al., 1987). Dieses Modell berlcksichtigte nicht die

zeitabhangige Anderung der Materialeigenschaften des PDLs.

Autor Jahr E-Moduln Grenzdehnung
[MPa] €172
[%]
E1 E2
Siegele et al. 1986 0,26 8,5 2,84
Siebers 1999 0,05 0,22 7,5
Poppe 2001 0,05 0,28 7,5
Kawarizadeh 2002 0,05 0,6 6,3
Ziegler 2004 0,05 0,18 6,4
Dong-Xu et al. 2011 0,04 0,16 7,3
Drolshagen 2012 0,06 bis 0,2 0,6 bis 1,65 0,8 bis 9
Papadopoulou 2012 0,015 bis 0,15 | 0,04 bis 1,00 8 bis 14

Tabelle 6: Aus vorherigen Studien ermittelte bilineare Materialeigenschaften des
PDLs.

In dieser Arbeit wurden die zeitabhangigen Kraft-Auslenkungs-Eigenschaften des PDLs
durch ein bilineares Modell beschrieben. Der bilineare Ansatz wurde bereits in anderen
Studien verwendet (Dong-Xu et al., 2011; Drolshagen, 2012; Drolshagen et al., 2011;
Kawarizadeh, 2002; Kawarizadeh et al., 2003; Papadopoulou, 2012; Papadopoulou et
al., 2013; Poppe, 2001; Poppe et al., 2002; Siebers, 1999; Siegele et al., 1986; Toms
und Eberhardt, 2003; Ziegler, 2004; Ziegler et al., 2005). Tabelle 6 stellt die bisher ermit-

telten bilinearen Materialparameter des PDLs dar.

Siegele et al. (1986) bestimmten die Materialparameter des PDLs eines oberen Schnei-
dezahnes anhand eines zweidimensionalen FE-Modells. Die experimentellen Messwerte
entnahm er aus der vorherigen Arbeit von Scholz et al. (1980). Er untersuchte die ver-

schiedenen Bewegungsmuster, wie statische Auslenkung, freie Rickstellbewegung so-
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wie Schwingungsverhalten nach Sto3belastung und bestimmte dann einen mittelwerti-
gen Parametersatz (siehe Tabelle 6). Diese Materialparameter weichen stark von den in

dieser Arbeit ermittelten ab.

Die ermittelten Materialparameter von Siebers (1999) und Poppe (2001) stimmen fast
miteinander Uberein. Beide Untersuchungen wurden in Vitro an einwurzeligen Zahnen
durchgefuhrt. Siebers untersuchte die Eckzahne an Minischweinen und Poppe an huma-
nen Front- und Eckzahnen. Eine maximale Auslenkung von 0,2 mm wurde jeweils als
Ziel gesetzt und durch schrittweise, gleichmallige Belastungen erreicht. Zwischen den
Belastungen wurden Beruhigungszeiten von ca. 45 Sekunden eingehalten. Siebers un-
terteilte eine Messung in 80 Schritte, wahrend Poppe flr eine Messung zwischen 61 und
101 Schritten bendtigte. Somit dauerte eine Messung von Siebers 40 bis 80 Minuten
und eine von Poppe 90 bis 100 Minuten. Die Untersuchungen wurden somit im kieferor-
thopadischen Zeit- und Kraftbereich durchgefuhrt. Diese Materialparameter gelten also
fur quasistatische, d.h. sehr langsame Kraftaufbringung, wahrend diese Arbeit sich mit
sehr schnellen Belastungszeiten von 0,2 bis 10 Sekunden und hohem Kraftbereich aus-

einandersetzt.

Kawarizadeh (2002) und Ziegler (2004) fuhrten in-vitro-Untersuchungen an mehrwurzeli-
gen Zahnen durch. Sie limitierten jedoch die Maximalkraft auf 0,15 N (Kawarizadeh) und
6 N (Ziegler). Diese Maximalkrafte wurden mittels sehr kleiner Belastungsschritte, mit
dazwischen liegenden Beruhigungszeiten von je ca. 40 Sekunden, erreicht. Eine Mes-
sung dauerte somit ca. 100 Minuten. Wie in den Untersuchungen von Siebers (1999)
und Poppe (2001) mussen die ermittelten Materialparameter eher als Grenzfall fir qua-

sistatische Belastung angesehen werden.

Papadopoulou (2012) untersuchte in Vitro das Kraft-Auslenkungs-Verhalten von zwei-
wurzeligen Schweinezahnen in den Belastungszeiten 5s, 10 s, 20 s, 30 s, 60 s, 120 s,
300 s, 450 s und 600 s. Die Durchfuhrung der Untersuchungen ahnelt der dieser Arbeit.
Die experimentellen Versuche wurden im HexMeS durchgefuhrt, die dreidimensionale
Rekonstruktion der Praparate erfolgte mit ADOR3D und die numerischen Berechnungen

wurden im Marc/Mentat 2007 durchgefuhrt. Deren ermittelten Materialparametern (siehe
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Tabelle 6) im Bereich von 5 s sind mit der dieser Arbeit vergleichbar. Wahrend die Mate-
rialparameter im Bereich von 600 s mit den vorherigen Untersuchungen vergleichbar
sind. Somit wurde das ganze Spektrum der Zahnauslenkung von der initiale Auslenkung

bis zum kieferorthopadischen Zeitbereich untersucht.

Drolshagen (2012) hatte in Vivo funf humane obere Frontzahne an einen neuentwickel -
ten intraoralen Messaufbau untersucht. Die maximale Zahnauslenkung von 0,15 mm
wurde festgelegt und die Belastungszeiten betrugen 0,1s,0,2s,0,5s,1s,2s,und 5s.
Anhand der Rontgenbilder der Probanden wurden die jeweiligen Gewebegeometrien auf
ein idealisiertes FE-Modell Ubertragen und daraus funf individuelle FE-Modelle herge-
stellt. An den dreidimensionalen FE-Modellen wurden dann die Materialparameter flr
die einzelnen Zeiten bestimmt. Seine Ergebnisse konnten ein bilineares Materialverhal-
ten von humanem PDL nachweisen, somit ist seine Arbeit mit dieser Arbeit, in Bezug auf

die Materialparameter des PDLs, vergleichbar.

Die Abbildungen 65 bis 67 zeigen einen Vergleich der von Mensch und Schwein ermit-
telten Mittelwerte und Standardabweichungen der Moduln E1 und E2 fur die Zeiten von
0,2 s bis 5 s. Daran anschlief3end sind Werte von 5 s und 600 s aus den Ergebnissen
von Papadopoulou (2012) dargestellt. Eine zeitabhangige Abnahme der E-Moduln ist
deutlich zu erkennen. Die in Vivo ermittelten Ergebnisse von Drolshagen (2012) zeigten,
ubereinstimmend mit dieser Arbeit, eine zeitabhangige Abnahme beider E-Moduln E1
und E2. Die Werte der E-Moduln sind in der in-vivo-Untersuchung jedoch deutlich klei-
ner als die der in-vitro-Untersuchung. Die Grenzdehnungen €1, zeigen eine entgegen-

gesetzte Tendenz.
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Vergleich der Mittelwerte und Standardabweichungen von E1
zwischen Schwein und Mensch
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Abbildung 65: Vergleich der Mittelwerte und Standardabweichungen des ersten E-
Moduls (E1) von Mensch und Schwein fir Belastungszeiten von 0,2 s bis 5 s. Daran
anschliel’end sind E1-Werte von 5 s und 600 s von Papadopoulou (2012) dargestelit.

Vergleich der Mittelwerte und Standardabweichungen von E2
zwischen Schwein und Mensch
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Abbildung 66: Vergleich der Mittelwerte und Standardabweichungen des zweiten E-
Moduls (E2) von Mensch und Schwein fur Belastungszeiten von 0,2 s bis 5 s. Daran
anschlieend sind E2-Werte von 5 s und 600 s von Papadopoulou (2012) dargestellt.



73

Die Abweichungen der Werte zwischen den beiden Untersuchungen konnen sowohl
durch die Verwendung unterschiedlicher Messgerate als auch durch die Messung an
verschiedenen Zahnarten, Frontzahn bei in-vivo-Messung und zweiwurzeliger Pramolar
bei in-vitro-Messung, erklart werden. Zudem ist ein Vergleich zwischen einer in-vivo-
und einer in-vitro-Untersuchung schwierig. Da bei der in-vitro-Untersuchung eine Zersto-
rung des PDLs nicht vollstandig auszuschlieRen war, wahrend bei der in-vivo-Untersu-

chung keine exakte dreidimensionale Rekonstruktion der Zahne erfolgen konnte.

5.3 AbschlieBende Wertung der Arbeit

Die Ergebnisse aus dieser Arbeit und der von Papadopoulou (2012) figen sich somit lo-
gisch und auch von den Ergebnissen her an die von Siebers (1999), Poppe (2001), Ka-
warizadeh (2002) und Ziegler (2004) durchgefluhrten Untersuchungen an und decken
experimentell und numerisch den gesamten Bereich, von 0,2 s bis quasistatisch, des
zeitabhangigen Kraft-Auslenkungs-Verhaltens und der biomechanischen Parameter des
PDLs ab. Diese Daten werden zur Validierung eines heterogenenen elastisch-biphasi-

schen Modells des PDLs (Favino et al., 2012) verwendet.
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6. Zusammenfassung

Diese Arbeit befasste sich mit den zeitabhangigen elastischen Materialparametern des
Parodontalligaments zweiwurzeliger Schweinezahne. Die initiale Zahnbewegung von
funf Schweinepramolaren wurde in einem biomechanischen Messsystem mit Belas-
tungszeiten von 0,2 s, 0,5s,1s,2 s, 5s und 10 s und einer bukko-lingualen Auslenkung
von 0,2 mm gemessen und als Kraft-Auslenkungs-Kurven dargestellt. Die Praparate
wurden anschliellend in einem pCT-Scanner eingescannt und aus den Réntgenbildern
wurden dreidimensionale Finite-Elemente-Modelle hergestellt. An diesen Modellen er-
folgte die Bewegungssimulation und die numerische Bestimmung der Materialparameter
des PDLs. Durch Vergleich der numerischen Ergebnisse mit den gemessenen Werten
wurden die Materialparameter solange variiert, bis eine mdglichst exakte Ubereinstim-

mung erzielt wurde.

Ein bilinearer Materialparametersatz mit einer Grenzdehnung, die den Ubergang zwi-
schen erstem und zweitem E-Modul darstellt, wurde verwendet. Die Ergebnisse zeigen
eine gute Simulation der experimentell gemessenen Kraft-Auslenkungs-Kurven. Die Mit-
telwerte der E-Moduln zeigten sowohl flr den ersten als auch fur den zweiten E-Modul
eine zeitabhangige Abnahme. Fur die schnellste Belastung von 0,2 s lagen die Mittel-
werte des ersten E-Moduls bei 1,1 MPa und des zweiten E-Moduls bei 3,1 MPa. Bei der
langsamsten Belastungszeit von 10 s lag der Mittelwert des ersten E-Moduls bei 0,3
MPa und des zweiten E-Moduls bei 1,3 MPa. Die Mittelwerte der Grenzdehnung neh-

men von 0,2 s bis 1 s von 7 % auf 5 % ab und blieb dann konstant auf 5 %

Es konnte gezeigt werden, dass insbesondere in den ersten 10 Sekunden der initialen
Zahnauslenkung eine deutliche zeitliche Abhangigkeit der Materialparameter des Par-
odontalligaments vorliegt. Die Ergebnisse dieser Arbeit bilden zusammen mit den von
Papadopoulou (2012) eine abschlieliende Betrachtung des Kraft-Auslenkungs-Verhal-
tens und der biomechanischen Eigenschaften des PDLs von 0,2 s bis 600 s. Diese Da-

ten werden in eine geschlossene Theorie von Favino et al. (2012) einflie3en.
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