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1. Einleitung und Literaturuibersicht

1.1 Historischer Uberblick Uber die dentale Implantologie

Die dentale Implantologie beschaftigt sich mit dem Einbringen kunstlicher Zahnwur-
zeln in den Kieferknochen. Spiekermann definierte sie 1994 als ,die Verankerung
alloplastischer Materialien im Bereich des Kiefers zur Schaffung von Halte- und
Stutzelementen flr den Ersatz verloren gegangener Kaueinheiten®. Der Ersatz von
Zahnen, die durch Parodontitis, profunde karidse Lasionen oder Traumata verloren
gegangen sind und die Kompensation von Nichtanlagen werden durch sie ermog-
licht. Prothetische Rehabilitation, aber auch kieferorthopadische Therapiemalinah-
men, basieren auf der dentalen Implantologie. Sie ist heute ein unentbehrlicher Teil

des zahnmedizinischen Behandlungsspektrum (Buser und Belser, 1998).

Kulturgeschichtliche Funde belegen, dass schon frihzeitig Versuche unternommen
wurden, Zahnverlust durch Elfenbein, Perimutt oder Tierzahne auszugleichen. Die
altesten Eingriffe gehen auf das sechste bis vierte Jahrhundert v. Chr. zurtck. Die
Etrusker fullten leere Alveolen mit Tier- oder Menschenzahnen und fixierten sie an
noch vorhandenem Restzahnbestand (Zensen, 1994). Nach Spink und Lewis (1972)
wird bereits durch Albucasis (936 bis 1013) in der medizinischen Enzyklopadie ,Chir-
urgia“ beschrieben, dass Zahne durch gefeilte Rinderknochen ersetzt wurden. Er soll
die Trans- und Replantation zum Ersatz von Zahnen erstmalig empfohlen und als
medizinische Therapie beschrieben haben (Arnaudow und Gerlichs, 1972). Lee er-
wahnt 1970 Funde aus der pra-kolumbianischen Zeit in Honduras. Zeugnisse aus
dem alten Agypten und dem rémischen Kulturkreis lassen darauf schlieRen, dass die
Implantologie zu einer der altesten zahnmedizinischen Disziplinen Uberhaupt gehort
(Zarb, 1985). Watzek und Mailath-Pokorny (2000) sehen allerdings viele der als im-
plantologisch eingestuften Behandlungen eher als Retransplantation oder Transplan-
tation von autogenen, homologen oder heterologen Zahnen. Sie erflllten eher asthe-

tische Zwecke als kaufunktionellen Nutzen.

Die ersten Versuche von medizinischer Relevanz gehen zu Beginn des 19. Jahrhun-
derts auf Jourdan und Magiolo zurtck, die in ihrer Schrift ,Manual d"art dentaire” die
Versenkung eines konischen Goldrohres in die Alveole beschreiben (Spiekermann et
al., 1994). Younger bereitete 1886 eine kunstliche Alveole zur Aufnahme eines Spat-
implantates auf (Watzek und Mailath-Pokorny, 2000). Strock erkannte die korrekte

Okklusion der Implantatversorgung als eine Voraussetzung fir den Langzeiterfolg



und stellte das erste schraubenférmige Implantat vor (Strock, 1939). Ende der 30er
Jahre wurden dann nicht oxidierende Metalle wie Chrom, Kobalt und Molybdan zu-
nachst in die Orthopadie und schlieBlich in die zahnarztliche Implantologie einge-
flhrt.

Das in den 70er Jahren von Linkow entwickelte Blattimplantat zeichnete sich durch
grolRere Extensionsflachen aus. Seine Form begulnstigte jedoch die Ausbreitung ei-
ner Periimplantitis und liel® es so wieder in den Hintergrund treten. Als Vater der mo-
dernen Implantologie gelten heute Formigini (1947), auf den die Heliokoidalschraube
aus Tantal zurlckgeht, Schulte (1978) und das von ihm entwickelte Tubinger Sofort-
implantat sowie der schwedische Anatom Branemark (Spiekermann et al., 1994).
Branemark betrieb 1969 Grundlagenforschung zur Geweberegeneration am Kanin-
chenknochen mit glattem, zylindrischem Titan, und entdeckte dabei eher zufallig
dessen hohe Akzeptanz im Knochengewebe. Er sorgte durch die Entdeckung und
den Nachweis der Osseointegration flr den bedeutendsten Fortschritt in der Implan-
tologie. Darunter verstand Branemark den “lichtmikroskopisch direkten funktionellen
und strukturellen Verbund zwischen dem organisierten lebenden Knochen und der
Oberflache eines korperfremden alloplastischen Materials“. Schroeder aus Bern er-
forschte zur selben Zeit die hohe biologische Kompatibilitat des additiv aufgerauten
Titan. Er konnte den Implantat-Knochen-Verbund durch eine neue Schnitttechnik von
nichtentkalktem Knochen und Implantat experimentell nachweisen. Auf ihn geht der
Begriff der ,funktionellen Ankylose® zurlick (Schroeder, 1976). Den Durchbruch in der
klinischen Anwendung erhielt die Implantologie 1982 durch die offizielle Anerken-
nung der Deutschen Gesellschaft fur Zahn,- Mund- und Kieferheilkunde als wissen-

schaftliche Therapie (Spiekermann et al., 1994).

Abbildung 1 zeigt das Makrodesign einer Auswahl gangiger enossal inserierter Im-
plantattypen. Schatzungsweise werden Uber 2000 verschiedene Implantattypen ver-
wendet (Jokstad et al., 2003), die sich im Hinblick auf Material, Gro3e, Form und
Oberflacheneigenschaften unterscheiden. Heute finden vor allem zweiteilige rotati-

onssymmetrische Titanschrauben Verwendung.



Abb. 1: Auswahl gangiger enossal inserierter Implantate. Von links nach rechts:
Astra®-lmplantat, Brénemark®-Schraube, Frialit®-2-Stufenschraube, ITI®-Voll-
schraube, IMZ®-SchraubenimpIantat (nach Weibrich und Al-Nawas, 2001).

1.2 Implantatsysteme

Da die Untersuchungen der vorliegenden Arbeit an vier Implantattypen der Firmen
Astra Tech® und Straumann® durchgefuhrt werden, gibt der folgende Abschnitt eine

kurze Ubersicht tiber vorhandene Studien an speziell diesen Implantattypen.

Das 1991 entwickelte Astra Tech®-lmplantatsystem umfasst die Modelle Osseo

Speed TX und Osseo Speed TX Profile. Der Implantathals der Astra Tech®-
Implantate ist mit einem Mikrogewinde versehen und konisch gestaltet. Laut Al-
Nawas (2004) fuhrt das Conical Seal Design nach sechswdchiger Einheilungszeit zu
einem signifikant hoheren marginalen Knochenerhalt (Marginal Bone Level-
preservation), verglichen zu Implantaten ohne Mikrogewinde und konischen Design.
Emmerich (2002) sah den geringeren Mikrospalt bei einem Conical Seal Design als
Ursache dafur an. Norton erzielte 1998 in seinen Studien ahnliche Ergebnisse. 2006
beschrieb er zudem den besonders stabilen Knochenerhalt um eine konische Im-
plantatverbindung (Norton, 2006).

Die Implantatoberflache der Astra Tech®-lmplantate ist TiO, gestrahlt und fluoridmo-
difiziert. Histologische Analysen weisen im Vergleich zu nicht fluoridmodifizierten
Oberflachen eine schnellere und weitflachigere Osseointegration nach (Abrahams-

son et al., 2008). In Bezug auf den marginalen Knochenerhalt gibt es in der Literatur



keine Studien, die beweisen, dass modifizierte Oberflachen gegenuber nicht modifi-

zierten den marginalen Knochen besser erhalten (Al-Nawas et al., 2004).

Die Implantatlinie der Firma Straumann® besteht aus Titan des Gutegrades V. Der

Gutegrad IV ermoglicht durch einen erhdhten Sauerstoffgehalt hohe Belastbarkeit bei
malfiger Duktilitat (Capanni, 2007). Die ehemals Titan-plasmabeschichtete (TPS)
Oberflache des Straumann®-lmplantatsystems wurde durch die 1998 und 2004 ein-
gefuhrten ,SLA® und ,SLA active“-Oberflachen abgeldst. Die Bezeichnung SLA steht
fir eine sandgestrahlte und sauregeatzte Implantatoberflache (sand-blasted, large
grit, acid- etched). Diese Modifikation soll osseokonduktiv wirken und eine frihere
Osseointegration des Implantates ermdglichen (Buser und von Arx, 2000). Die SLA
active-Beschichtung ist zusatzlich ultrahydrophil und soll im initialen Stadium der
Wundheilung das Blutkoagulum stabilisieren und die Knochenanlagerung verbessern
(Schwarz und Ferrari et al., 2007).

1.2.1 In-situ-Raten

Studien der Johannes-Gutenberg Universitat in Mainz zwischen 1994 und 2005 zeig-
ten fur 507 inserierte Implantate der Firma Astra Tech® eine in-situ-Rate von 89,7 %
nach 108 Monaten. Die Verweildauerschatzung nach Kaplan und Meier, in einer Hei-
delberger Forschungsarbeit, ergab fur einen Zeitraum von 5,0 bzw. 8,5 Jahren einen
Wert von 98,17 % bzw. 98,06 % (Buchner, 2003). Diese Zahlen stimmen laut Buch-
ner mit den Ergebnissen anderer Untersuchungen des Astra-Implantatsystems Uber-
ein. Hieronymus beschrieb 2011 eine Uberlebensdauer von 96,5 % bei einer durch-
schnittlichen Liegedauer von 2,6 Jahren. Eine Studie der Universitat Regensburg mit
48 Patienten zeigte bei 191 TPS-beschichteten Implantaten der Firma Straumann®,
von 1995 bis 1999 inseriert, eine Uberlebensrate von 94,5 % nach 127,4 Monaten
(Haas, 2008). Eine 2012 beendete retrospektive 10-Jahres-Analyse der Universitat
Bern an 511 Straumann SLA-Tissue-Level-Implantaten bei 303 Patienten, ergab eine
Uberlebensrate der Implantate von 98,8 % (Buser et al., 2012). Zum Vergleich zeigte
eine altere Langzeit-Verlaufsstudie von Adell mit Branemark-Implantaten im zahn-
losen Kiefer, dass mehr als 95 % der Implantate nach 10 Jahren und uber 92 % nach
15 Jahren in Funktion waren (Adell et al.,1981).



1.3 Biologische Aspekte des Knochens

Der Knochen ist keine starre Substanz, sondern ein spezialisiertes Bindegewebe,
das zusammen mit dem Knorpelgewebe und der Muskulatur die Stutz- und Skelett-
funktion des Korpers erfullt. Wolff beschrieb bereits 1892 die heute als ,Wolffsches
Gesetz" anerkannte Anpassungsfahigkeit des Knochengewebes auf wechselnde
mechanische Bedingungen durch An- oder Abbau (Jones, 1994). Das Knochenge-
webe unterliegt aufgrund der auf ihn einwirkenden Krafte zeitlebens distinkten Um-
bauvorgangen (Enlow et al., 1976). Makroskopisch unterscheidet man die zwei Bau-
formen der substantia compacta oder Kortikalis und der substantia spongiosa oder
Spongiosa. Mit Ausnahme der Gelenkflachen ist der Knochen von der Knochenhaut
(Periost) Uberzogen (Schiebler, 2005).

1.3.1 Aufbau des Knochens

Die Kortikalis ist eine dicht gepackte Knochensubstanz, die 80 % der Gesamtkno-
chenmasse ausmacht und das aullere Knochengerust bildet. Die zentrale Baueinheit
der Kortikalis ist das Osteon (Abbildung 2). Darunter versteht man konzentrisch an-
geordnete Knochenlamellen (Speziallamellen), in deren Zentrum ein kapillarfihren-
der Kanal verlauft, der Harvers—Kanal (Weiner et al., 1998). Die Harvers—Gefale
speisen die Blutversorgung der Markhohle und des Knochens. Harvers-Kanale sind
untereinander Uber quer verlaufende Volkmann-Kanale verbunden. Die in den Spe-
ziallamellen liegenden Kollagenfasern laufen in Schraubentouren mit wechselnder
Drehrichtung und sorgen flur eine besondere Biegefestigkeit des Knochens. Reste
alter Osteone, die sogenannten Schaltlamellen, liegen zwischen den Osteonen und
werden als Zeichen von stetigem Knochenumbau angesehen (Junqueira und Carnei-
ro, 2005). Laut Witt (1995) werden pro Jahr 25 % der Spongiosa und 3 % des korti-

kalen Knochens erneuert.



Kanal und Blutgefal® (nach Bell und Safiejko-Mroczka, 2006). Die y-férmige Struktur
am linken Bildrand zeigt einen angeschnittenen Volkmann-Kanal.

Unter Spongiosa versteht man ein schwammartiges Trabekelsystem im Inneren des
Knochens, das aus feinen, verzweigten Knochenbalkchen besteht (Abbildung 3).
Diese sind im Vergleich zur Kortikalis weniger regelmallig ausgebildet und das
Netzwerk der spongidsen Knochenbalkchen kann in Abhangigkeit von Lokalisation,
Alter und Beanspruchung variieren (Mosekilde, 2000). Die Knochenbalkchen der
Spongiosa sind als Kraftlinien (Trajektorien) entsprechend der mechanischen Bean-
spruchung des Knochens angeordnet (Hees und Sinowatz, 2000). Zwischen ihnen
befindet sich das Knochenmark (Remedios, 1999). Die Spongiosa enthalt im Ver-
gleich zur Kortikalis bis zu 75 % mehr aktive Zellen. Sie ist metabolisch aktiver und

reagiert auf mechanische Stimuli schneller als die Kortikalis.
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Abb. 3: Aufbau eines Lamellenknochens in VergroBerung (Junquelra et al., 1998).
Man erkennt im linken Bildteil die Kortikalis (substantia compacta) und rechts die
schwammartige Struktur der Spongiosa (substantia spongiosa).

Das Knochengewebe, das die Kortikalis und die Trabekel der Spongiosa bildet, be-
steht aus den Zelltypen der Osteoblasten, Osteozyten, Osteoklasten, Knochenbeleg-
zellen und der mineralisierten extrazelluaren Matrix. Osteoblasten entstehen aus
mesenchymalen Stammzellen Uber den Weg der Osteoprogenitorzelle durch die
Einwirkung von lokalen Wachstumsfaktoren (Davies, 1998). Besonderen Einfluss auf
die osteogene Differenzierung haben dabei die Wachstumsfaktoren Transforming
Growth Factor  (TGF-B), Fibroblast Growth Factor a und  (FGF-a, FGF-3) und die
Bone Morphogenetic Proteins 2, 3 und 7 (BMPs). Stains und Civitelli (2005) konnten
zeigen, dass interzellulare Informationskanale (gap junctions) dabei eine bedeutende
Funktion Ubernehmen. Osteoblasten sind die Knochenbildner. Sie synthetisieren die
Knochenvorlaufersubstanz, das Osteoid, das Kollagen Typ | und nicht-kollagenartige
Proteine enthalt (Mc Knee und Nanci, 1993). Osteoblasten sterben nach einer durch-
schnittlichen Lebensdauer von drei Monaten durch programmierten Zelltod (Apopto-
se) oder differenzieren zu Osteozyten (Christakos et al., 2003). Aufderdem wird durch
sie die alkalische Phosphatase sezerniert, welche den Knochen auf die Mineralisie-

rung vorbereitet.

Osteozyten sind ruhende, von extrazellularer Matrix eingemauerte, Osteoblasten.
Nach Bonewald (2007) werden diese Zellen entsprechend ihrer Lokalisation und
nicht, wie Osteoblasten und Osteoklasten, entsprechend ihrer Funktion definiert. Ihre
Bedeutung war lange unklar, heute wird ihnen eine wichtige Funktion fur den Erhalt

des Knochens und den Knochenumbau zugeschrieben (Noble et al., 2000). lhre



12

Plasmafortsatze bilden ein Labyrinth, das die gesamte mineralisierte Matrix durch-
zieht. Uber Gap-junction-Proteine sind sie untereinander und mit den Saumzellen
und Osteoblasten verbunden. Sie dienen der Mechanotransduktion und interzellula-

rer Kommunikation.

Die mehrkernigen Osteoklasten werden den Makrophagen zugeordnet und stammen
von hamatopoetischen Vorlauferzellen ab. Osteoklasten resorbieren Knochenmatrix
durch Saure und lysosomale Enzyme und bilden dabei Howship—Lakunen. Sie die-
nen der Calciumspiegel-Regulation und unterliegen hormoneller Steuerung. Sie
werden durch Calcitonin aus der Schilddriise direkt und durch Ostrogen indirekt ge-
hemmt, Parathormon und Vitamin D stimulieren sie indirekt Uber die Osteoblasten.
Abbildung 4 gibt eine Ubersicht des Zusammenspiels von Osteoblasten und Oste-
oklasten wahrend des Knochenumbaus. Die Osteoklastendifferenzierung wird durch
verschiedene Interleukine, den Tumor-Nekrose-Faktor (TNF), den Granulozyten-
Makrophagen Kolonie-stimulierender Faktor (GM-CSF) und den Makrophagen Kolo-
nie-stimulierender Faktor (M-CSF) gesteuert (Manolagas et al., 1995).

Die inaktiven, flachen Knochenbelegzellen werden auch als Lining-Zellen bezeichnet.
Sie bilden die Innenseite des Periosts und kdnnen zu Osteoblasten differenzieren.
Garg (2006) beschrieb ihre stimulierende Wirkung auf den Knochenumbau als Reak-
tion auf mechanische und chemische Reize. Die Knochenmatrix setzt sich zu 67 bis
70 % seines Trockengewichtes aus anorganischer Matrix, zu 22 bis 23 % aus orga-
nischer Matrix und zu 8 % aus Wasser zusammen (Quelch et al., 1983). Der anorga-
nische Teil besteht Uberwiegend aus Hydroxylapatit—Kristallen und Calciumkarbonat
(Robbins und Cotran, 2005). Die organische Matrix wird aus Fibrillen des kollagenen
Bindegewebes vom Typ 1 und kleineren Mengen von Proteoglykanen und Glykopro-

teinen aufgebaut.

Laut Drenckhahn und Kugler (2003) verleiht die spezielle Zusammensetzung der ex-
trazellularen Matrix dem Knochen einerseits eine hohe Druckfestigkeit, die hoher als
seine Zugfestigkeit ist, und andererseits eine mafRige Elastizitdt. Geneser konnte
1990 eine Druckfestigkeit von 15 kg/mm? und eine Zugfestigkeit von 10 kg/mm?

nachweisen.
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Abb. 4: Zusammenspiel von Osteoblasten und Osteoklasten bei Knochenumbau
(Robbins und Cotran, 2005). Man sieht die Stimulation der Osteoklasten durch

Osteozyten und den Reifeprozess der aktiven Osteoblasten Uber den Weg der
Osteoprogenitorzelle.

1.3.2 Knochenentwicklung

Bei der Beschreibung der Knochenentwicklung wird zwischen den Begriffen der
Osteogenese und Ossifikation unterschieden. Bei der Osteogenese handelt es sich
um die Bildung eines Knochens. Unter Ossifikation versteht man die Bildung von
Knochengewebe. Man unterscheidet bei der Bildung von Knochengewebe eine direk-

te (desmale) oder indirekte (chondrale) Ossifikation (Junqueira und Carneiro, 2005).

Bei der desmalen Ossifikation differenzieren Mesenchymzellen direkt zu Osteobla-
sten. Vom Ossifikationszentrum aus lagern sie Osteoid ab und ein erstes kleines
Knochenstlck in Form einer knochenspezifischen extrazellularen Matrix entsteht
(Eames et al., 2003). Durch appositionelles Wachstum wird weiteres Knochengewe-
be angelagert (Junqueira und Carneiro, 2005). Isoliert tritt die Ossifikation nur selten
auf, z.B. bei der Entstehung von Teilen des Schadelskelettes und der lateralen Clavi-

cula.

Bei der chondralen Ossifikation findet die Knochenneubildung im Schutz einer des-
mal gebildeten Knochenmanschette statt. Die Mesenchymzellen differenzieren zu-

nachst zu Chondroblasten und es entsteht ein Vorlaufermodell aus hyalinem Knorpel
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(Primordialskelett). Dieses wird sekundar durch Knochen und Knochenmark ersetzt
(Chung, 2004). Die Ossifikation geht hierbei nicht von einem Zentrum aus sondern
schreitet sowohl perichondral als auch enchondral fort (Lullmann-Rauch, 2003). Sie

ist exemplarisch fur die Bildung langer und kurzer Réhrenknochen.

1.3.3 Knochenarten

Im Verlauf der embryonalen Knochenentwicklung oder im Rahmen der Frakturhei-
lung entsteht zunachst ein unreifer Knochentyp mit geflechtartiger Kollagenmatrix
(Geflechtknochen). Er dient als temporare Struktur, die durch den stabileren Lamel-
lenknochen ersetzt wird (Trostle et al., 1996). In Abhangigkeit von der Belastung wird
der Knochen lamellenartig ausgerichtet und durch Bildung von Sekundarosteonen zu
Lamellenknochen umgebaut. Dieser zeigt dann die klassische Bauweise aus Kortika-
lis und Spongiosa. Auller in den Suturen der platten Schadelknochen und den Alve-
olen der Zahne ist im Skelett eines ausgewachsenen Menschen kein Geflechtkno-

chen vorhanden.

Im Bereich der Zahnheilkunde und Implantologie wird die Einteilung des Knochens
nach Dichteabstufungen vorgenommen. Die Knochendichte ist vor allem fur die Qua-
litdt des Implantatlagers von Bedeutung. Da die Knochendichte nicht direkt ermittelt
werden kann, sondern aus den Grauwerten (Hounsfield-Einheiten, HE) von compu-
tertomographischen Aufnahmen berechnet wird, wird die Knochendichte in diesem
Zusammenhang haufig in HE angegeben. In der Literatur lasst sich im Hinblick auf
die Weiterentwicklung der Implantologie eine Vielzahl von Klassifizierungen der Kno-
chenqualitat finden. Die Knochenqualitat beschreibt den Anteil kortikalen Knochens
und die Dichte der Spongiosa. Sie ist fur den Langzeiterfolg einer Implantation von
malfigebender Bedeutung. Die drei wichtigsten Klassifikationen sind im folgenden
Abschnitt naher erlautert. Lekholm und Zarb unterteilten die Knochenqualitat 1985 in
vier Klassen. Ihre Einteilung basierte auf der Relation von spongidsen zu kortikalen
Knochenbestandteilen und wird heute als Standardklassifikation verwendet (siehe
Tabelle 1 und Abbildung 5).
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Klasse Spongiosa Kompakta
1 wenig Uberwiegend homogen
2 engmaschig breit
3 engmaschig dinn
4 weitmaschig dann

Tab. 1: Klassifikationsschema der Knochenqualitat (Lekholm und Zarb 1985). Der
Knochen wird anhand der Relation und Beschaffenheit von Spongiosa und Kortikalis

in die Klassen 1 bis 4 eingeteilt.

Abb. 5: Klassifikationsschema der Knochenqualitat nach Lekholm und Zarb (1985).
Abbildung nach Spiekermann (1994).

Durch Misch wurde 1990 eine weitere Klassifizierung vorgestellt. Er unterteilte in vier
Qualitatsklassen (D1 bis D4) und ordnete diese topographisch zu (siehe Tabelle 2).
Misch beschrieb die Klasse D2 durch eine gute Primarstabilitat und Blutversorgung
und eine grof3e Implantat-Knochen-Kontaktflache als glnstigste Voraussetzung fur

die Implantatinsertion.
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Knochenqualitat D1 D2 D3 D4
Charakteristikum dicht dicht ddnn weitmaschig
Kompakta poros poros
Spongiosa engmaschig weitmaschig
Lokalisation atrophierte | OK-Front oral OK fazial Tuberbereich
zahnlose UK UK-
UK-Front Molarenbereich
Nach Osteopla-
stik von D2

Tab. 2: Klassifizierung der Knochenqualitat nach Misch (1990).

2003 definierte Engels die Knochenklassen D1 bis D4 anhand von Knochendichte-

messungen in Hounsfield-Einheiten (HE) (Vergleich: Luft: -1000 HE, Wasser: 0 HE,

Titan: 3071 HE). Seine Einteilung setzt die Knochendichte aul3erdem in Relation zur
Implantateinheilzeit (siehe Tabelle 3).

Knochenqualitat Knochendichte Implantateinheilzeit
[HE] [Monate]
D1 1500 3-4
D2 500 4-5
D3 250 4-6
D4 100 6-9
Luft -1000
Wasser 0
Titan 3071

Tab. 3: Klassifizierung der Knochenqualitat in Hounsfield-Einheiten (HE) und dazu
korrelierende Einheilzeiten nach Engels (2003).
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Watzek und Mailath-Pokorny (2000) beschrieben Dichteabstufungen des Knochens
auf der Grundlage von CT-Aufnahmen als nur bedingt aussagekraftig. Ihrer Meinung

nach erschweren massive Uberlagerungseffekte die genaue Diagnostik.

1.3.4 Osseointegration

Nach der Implantatinsertion werden drei mogliche Reaktionen des kndchernen La-

gers beschrieben:
* Fibroossare Einheilung

Es handelt sich um eine Einheilung mit bindegewebiger Kontaktzone zwischen Im-
plantat und Knochen. Sie wurde durch den Ansatz Linkows, die Kontaktoberflache
zwischen Implantat und Knochenoberflache zu vergréRern, und das 1968 entwickelte
Blattimplantat, hervorgebracht. Die ersten erfolgreich inserierten Implantate wurden
somit ermoglicht (Grafelmann und Brandt, 1970). Von Befurwortern positiv als Pseu-
dodesmodont bezeichnet, fuhrt sie jedoch nach heutigem Kenntnisstand zu einer
unphysiologischen Implantatauslenkung. Albrektsson beschrieb es 1999 als wenig
differenziertes Narbengewebe, das bereits durch physiologische Krafteinwirkungen
Uberlastet werden kdnne (Albrektsson, 1999). Sie ist heute umstritten und gilt fur ei-
nige Autoren als Indikation fur die Implantatentfernung (Watzek und Mailath-Pokorny,
2000).

* Osseointegration

Man versteht darunter den direkten funktionellen und strukturellen Verbund von or-
ganisiertem, lebenden Knochengewebe mit der Oberflache eines belasteten Implan-
tats ohne Weichgewebsnachweis auf lichtmikrosopischem Niveau (Branemark,
1977). Angelehnt an diese Definition beschrieben Schwarz und Becker die ,Inkorpo-
ration einer nicht biologischen Komponente in das menschliche Skelett mit der Fa-
higkeit zur funktionellen endo- und exoprothetischen Belastbarkeit® (Schwarz, 2007).
Die Osseointegration ist heute die Grundvoraussetzung fur ein funktionsfahiges Im-
plantat. Entscheidend sind hierbei eine moglichst atraumatische chirurgische Prapa-
ration des Implantatbettes und eine funktions- und belastungsfreie Einheilphase von
drei bis sechs Monaten. Der direkte Knochen-Implantat-Kontakt wird auch als funk-

tionelle Ankylose bezeichnet (Schroeder et al.,1976).
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* Biointegration

Sie stellt eine Sonderform der Osseointegration dar und erfolgt bei der Einheilung
bioaktiver Materialien. Zu dieser Materialgruppe gehdren beispielsweise Calcium-
phosphat-Beschichtungen, Glaskeramiken und Hydroxylapatit. Durch osteoinduktive
Implantatoberflachen wird der Knochen dazu angeregt, den Mikrospalt im Bereich
des Implantatlagers zu flllen (Davies, 2003). Badr und El Hadary beschrieben 2007
ein bemerkenswertes Mal® an Knochengewebsintegration mit mehr und dichteren
Knochentrabekeln bei Hydroxylapatit beschichteten Implantatoberflachen als bei un-
beschichteten Oberflachen. Die MikrospaltgrofRe betrug 0,00-1,32 um (Vergleich un-
beschichtete Oberflache: 1,29+0,51 um).

1.3.5 Implantateinheilung

Bei der Implantateinheilung handelt es sich um eine Form der primaren Wundhei-
lung, ahnlich der Spaltheilung einer Fraktur (Schroeder et al., 1994). Das Knochen-
gewebe hat die Fahigkeit zur organotypischen Regeneration, die Prozesse der
Osteogenese werden mit dem Ziel der restitio ad integrum nachvollzogen. Zahnarzt-
liche Implantate bestehen in der Regel aus einem Reintitan-Kern. Durch Atzung oder
Titanplasmabeschichtung wird dessen Oberflache vergrofert und ermoglicht eine
stabile Knochenanlagerung im Sinne einer Osseointegration (Becker et al., 2006).
Grundlage einer erfolgreichen Osseointegration ist ein ausreichender Implantat-
Knochen-Kontakt (Branemark et al., 1969; Albrektsson et al., 1983). Der Anteil der
Implantatoberflache, der direkt an den mineralisierten Knochen ohne dazwischen
liegendem Bindegewebe angelagert ist, wird dabei berechnet (Trisi et al., 2002). Ka-
semo (1983) gibt einen Implantat-Knochen-Kontakt von 35 % als ausreichend fir den

Erfolg eines Implantates an.

Die Implantateinheilung wird in der Literatur durch verschiedene Begriffsdefinitionen
beschrieben. Davies (2003) bezeichnete die drei Phasen der Implantateinheilung als
Osteokonduktion, de novo-Knochenbildung und als Knochen-Remodelling. Marx und
Garg beschrieben 1998 die osseophyllische, osteokonduktive und die osteoadaptive
Phase der Implantateinheilung. Durch Albrektsson und Johansson (2001) wurden die
Mechanismen in die Osteoinduktion, Osteokonduktion und Osseointegration unter-
teilt. Osborn und Newesley (1980) postulierten die Kontakt- und Distanzosteogenese

um die Beziehung zwischen der Implantatoberflache und dem Knochengewebe wah-
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rend der Einheilphase darzustellen. Die genannten Begriffe und ihre Zusammen-
hange im Ablauf der Implantateinheilung werden im Folgenden erlautert. Die Implan-

tateinheilung kann in drei Stadien unterteilt werden:

* Stadium 1: Wundheilung und Geflechtknochenkallusbildung

Bereits Minuten nach der abgeschlossenen Implantation kommt es zur Bildung eines
initialen Hamatoms im periimplantaren Gewebe (Branemark et al., 1985). Von be-
sonderer Bedeutung dabei ist das entstehende Fibrinnetz (Bagambisa et al, 1994).
Es bedeckt die Implantatoberflache und bildet unter dem Einfluss von Blutgerin-
nungsfaktor 13 Leitschienen fur die Zellmigration (exsudative Phase). Die an der Im-
plantatoberflache adherierenden Thrombozyten sezernieren daraufhin Zytokine und
Wachstumsfaktoren, wie TGF-3 und PDGF.

Durch das chirurgisch gesetzte Trauma beginnt unter dem Einfluss von Entzin-
dungmediatoren, wie Prostaglandin E und Interleukinen, eine Fremdkdrperreaktion
auf nekrotisches Knochenmaterial an der Implantatoberflache. Sie geht mit der Bil-
dung von Granulationsgewebe und der Aktivierung von Makrophagen und Granulo-
zyten einher (resorptive Phase). Durch diese initialen Resorptionsvorgange werden
Wachstumsfaktoren, wie BMPs, aus der Knochenmatrix freigesetzt. Sie wirken che-
motaktisch auf mesenchymale Stammzellen (Lind, 1996), die sich zu Praosteobla-
sten und Osteoblasten differenzieren. Es lagern sich Oberflachenproteine und Inte-
grine an der Implantatoberflache an. Albrektsson et al. (2001) beschrieben diesen
Prozess der Stimulation und Migration undifferenzierter mesenchymaler Zellen und
deren Differenzierung zu knochenkompetenten Zellen als Osteoinduktion. Marx und
Garg (1998) bezeichneten den Mechanismus als osseophyllische Phase. Bereits
sechs Tage post implantationem wird erstes Osteoid gebildet. Parallel dazu findet ab
dem dritten Tag nach Insertion eine periimplantdre Angiogenese statt (Marx und
Garg, 1998).

In der zweiten Woche nach der Insertion beginnt die Geflechtknochenbildung ausge-
hend von intakten endostalen und periostalen ortsstandigen Knochenoberflachen
(Schenk und Buser, 2000). Sie wird als Distanzosteogenese bezeichnet (Osborn und
Newesley, 1980) und birgt, wenn sie isoliert von der Kontaktosteogenese auftritt, die

Gefahr der Weichgewebseinscheidung.
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Die Knochenneubildung an der Implantatoberflache bezeichnete Davies (2003) als
de novo- Knochenbildung. Osborn und Newesley (1980) beschrieben sie als Kontakt-
osteogenese. Abbildung 6 zeigt die Anlagerung einer Knochenzelle an die Implantat-
oberflache. Das Implantat wird durch ein zentripetales Wachstum des umliegenden
Knochens integriert. Nach Davies (2003) verlaufen die Prozesse der Kontakt- und
Distanzosteogenese parallel. Puleo et al. (2006) nahmen an, dass das Auftreten der

Distanz- oder Kontaktosteogenese von Implantattyp und -oberflache beeinflusst wird.
» Stadium 2: Lamellare Verdichtung und Umbauvorgange

Nach der Phase der Knochenneubildung wird das Implantat durch die Zunahme Ila-
mellarer Knochensubstanz stabilisiert und es kommt zu einer Sklerosierung der Um-
gebung (Strietzel, 2002). Die Kontaktzone zwischen Implantat und Knochen sollte
sich in dieser Phase nicht mehr verandern. Diese Umbauvorgange von periimplanta-
ren Geflechtknochen in Lamellenknochen werden auch als Knochen-Remodelling
(Davies, 2003) oder osteoadaptive Phase der Osseointegration bezeichnet. Die Kno-
chenneubildung betragt ca. 1 um pro Tag (Spiekermann, 1994). Bei einer durch-
schnittlichen periimplantaren Spaltbreite von 30 bis 50 um ergeben sich unbelastete

Einheilphasen von drei bis vier Monaten.
» Stadium 3: Reifung

Nach Neukam (1989) bendtigt der implantatnahe Knochen ca. ein Jahr um zu reifen
und sich anzupassen. Die Knochenstruktur kann sich verstarken (periimplantare
Sklerosierung) oder bei Uberbelastung resorbiert werden (Watzek und Mailath-
Pokorny, 2000). Schenk und Buser (1998) sehen den Knochenumbau als lebenslan-
gen Prozess. Entsprechend der vom Implantat auf den Knochen Ubertragenden
Scher-, Zug- und Druckkrafte kommt es zeitlebens zu einer Anpassung der Kno-

chenstruktur.

Die erfolgreiche Einheilung ist abhangig von der Vaskularisierung des Knochens, der
Makro- und Mikrostruktur des Implantates und der Stabilitdt der Einheilphase. Von
Bedeutung hierbei ist, dass ein eingeheiltes Implantat nicht automatisch mit einem

belastungsfahigen Implantat gleichzusetzen ist.
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Abb. 6: Kolorierte rasterelektronenmikroskopische Aufnahme einer an der Titanober-
flache angehafteten Knochenzelle (Branemark Osseointegration Center,
http://www.branemark.com/Osseointegration.html). Zugriffsdatum: 12.01.2012

1.3.6 Verschiedene Stabilitdtsgrade bei der Implantatinsertion

Betrachtet man die Verankerung eines Implantates, so kann man drei verschiedene

Stabilitatsstufen unterscheiden.

* Primarstabilitdt beschreibt die mechanische Verankerung durch Presspassung
und die Festigkeit direkt nach der Insertion, ohne dass ein Einheilprozess stattge-
funden hat. Sie ist die Grundvoraussetzung fur eine Sofortbelastung.

* Die Sekundarstabilitat wird auch als kndcherne Stabilitdt bezeichnet und be-
schreibt das definitive Einwachsen des Implantats im Knochen. Sie wird nach vier
bis sechs Monaten erreicht und ist unabdingbare Voraussetzung fur den klini-
schen Erfolg des Implantates. Abbildung 7 zeigt die schematische Darstellung der
Primar- und Sekundarstabilitat in Abhangigkeit von der Zeit post implantationem.

* Mit Tertiarstabilitdt oder Gesamtstabilitat wird die funktionelle Stabilitat des bela-

stungsfahigen Implantates bezeichnet.
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Abb. 7: Dargestellt ist der schematische Verlauf der Primar- und Sekundarstabilitat
in Abhangigkeit von der Zeit am Beispiel eines SLActive® und SLA®-Implantates der
Firma Straumann®. Die griine Linie zeigt, wie die Primérstabilitat im Verlauf des Kno-
chenumbaus abnimmt. Die zunehmende Sekundarstabilitdt wird durch die blauen
Linien gekennzeichnet. Die Gesamtstabilitat ist in Orange dargestellt.

1.3.7 Insertionstiefen

In Abhangigkeit von vertikalem und horizontalem Knochenangebot werden Implanta-
te auf unterschiedlichem, vertikalen Knochenniveau inseriert. Supra,- epi- oder sub-
krestal. Die epikrestale Insertion stellt dabei zum heutigen Forschungszeitpunkt die
am haufigsten gewahlte Position dar. Adell et al. befurworteten 1981 die Insertion auf
Hohe des krestalen Knochenniveaus. Schroeder (1981) erforschte im gleichen Jahr
die Insertion von Implantaten die 3 mm Uber das krestale Knochenniveau reichten.
Im asthetisch sichtbaren Bereich kann eine subkrestale Insertion indiziert sein. Tar-
now et al. (2000) beschrieben jedoch signifikant hdhere Knochenverluste durch die

tiefere Ausdehnung der biologischen Breite bei subkrestaler Insertion. Die Untersu-
chungen von Hammerle an subkrestal inserierten Straumann®-lmplantaten zeigten

ebenso eine héhere Knochenatrophie (Hammerle, 1996).
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2. Fragestellung

Ziel der vorliegenden Arbeit war es, durch numerische Analysen eine Untersuchung
Uber die Einflisse unterschiedlicher vertikaler Implantatpositionen, Implantatlangen
und Durchmesser auf die initiale Beweglichkeit sofortbelasteter, nicht osseointegrier-
ter Implantate durchzufihren. Die Untersuchung berlcksichtigt im Besonderen die
Unterschiede bei supra,- epi und subkrestaler Insertion der Implantate. Der Fokus lag
hierbei auf den Ergebnissen der numerischen Untersuchungen. Die experimentellen

Ergebnisse sollten der Validierung der numerischen Ergebnisse dienen.
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3. Material und Methode

Untersucht wurden in Rinderrippen inserierte Implantate der Firmen Astra Tech® und

Straumann®. Im experimentellen Teil wurden die Proben in einem optomechanischen
Messaufbau zur Erfassung der Kraft/Auslenkungs-Relation mit verschiedenen Kraf-
ten bis maximal 85 N belastet. Die Knochen-Implantat-Segmente wurden in einem
MCT gescannt und die Schnittbilder mit Hilfe des Programms Ador-3D (Advanced
Object Reconstruction) (Rahimi et al., 2005) zur bildlichen Rekonstruktion von Im-
plantat, Spongiosa und Kortikalis verwendet. Im numerischen Teil wurden die rekon-
struierten Modelle in ein Finite-Elemente (FE)-Programmsystem importiert und FE-
Modelle generiert. Die Implantate wurden rechnerisch identisch zum experimentellen
Kraftsystem belastet und die numerischen Ergebnisse mit den experimentellen Er-
gebnissen verglichen. Es folgt eine nahere Erlauterung der einzelnen Versuchsab-

schnitte.

3.1 Verwendete Implantatsysteme

In der vorliegenden Arbeit wurden insgesamt vier verschiedene Implantatsysteme
der Hersteller Astra Tech® und Straumann® untersucht. Die verwendeten Typen sind

in Tabelle 4 aufgelistet. Die Eigenschaften der unterschiedlichen Implantatsysteme

sind im Folgenden beschrieben.

Typ Hersteller | Durchmesser [mm] | Lange [mm] | Bezeichnung
OsseoSpeed TX | Astra Tech® 4,5 11 0S 4.5 S11
OsseoSpeed TX | Astra Tech® 3,5 11 OS 3.5 S11

Standard Straumann® 4,8 10 S10 D4.8
Standard Plus | Straumann® 4,1 12 SP12 D4.1

Tab. 4: Ubersicht (iber die verwendeten Implantate der Firmen Astra Tech® und
Straumann®.
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3.1.1 Astra Tech®Implantatsystem

Untersucht wurden die Modelle Osseo Speed TX, erhaltlich in Durchmessern von 3,0
bis 5,0 mm und Langen von 6,0 bis 17,0 mm. Bei der Makrostruktur handelt es sich

um ein zylindrisches Schraubenimplantat aus Titan mit Mikrogewinde am Implantat-
hals (siehe Abbildung 8). Das Micro Thread® Mikrogewinde soll laut Herstelleranga-

ben Belastungsspitzen verringern und eine optimale Belastungsverteilung gewahren.
Die Verbindung zwischen Abutment und Implantat ist flr eine bessere Passgenauig-

keit konisch gestaltet und mit einem Doppelsechskant versehen (Conical Seal De-
sign®). FUr den schrag atrophierten Kieferkamm bietet die Firma Astra® auRerdem

das OS TX Profile® System an. Die Implantatoberflache ist TiO, gestrahlt und fluo-

X-Schmal 3,0S Schmal 3,5S 40S Breit 4,5 5,0 5,0

ridmodifiziert.

Abb. 8: Ubersicht der Astra Tech®-lmplantattypen (nach Dentsply® Produkt-katalog,
2013).

3.1.2 Straumann®-Implantatsystem

Die verwendeten Implantate der Firma Straumann® sind vom Typ Standard und
Standard Plus, erhaltlich in Durchmessern von 3,0 bis 4,8 mm und Langen von 6,0
bis 16,0 mm. Das 1974 entwickelte Implantatsystem umfasst heute vier Implantatlini-
en aus Titan, Gutegrad IV. Die Implantatlinien unterscheiden sich durch die Breite
der Implantatschulter und die Lange der glatten Halspartie (siehe Abbildung 9). Es
wird unterschieden zwischen Regular Neck (RN)-Implantaten mit 4,8 mm Schulter-
breite, Narrow Neck (NN)-Implantaten mit einer Schulterbreite von 3,5 mm, bei stark
begrenztem Interdentalraum und geringem Knochenangebot, wie z.B. Oberkiefer und

Unterkiefer Schneidezahnen und Wide Neck (WN)-Implantaten mit 6,5 mm Schulter-
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breite. Fur die Sofortimplantation wurde das selbstschneidende Tapered Effect (TE)-
Implantat entwickelt. Durch seine zylindrische Form im apikalen Bereich und einem
mit 0,8 mm enger gestuften Gewinde soll die Primarstabilitdt verbessert werden
(Haas, 2008). 2007 wurde zudem das Straumann® Bone Level-Implantat eingefuhrt.
Es wird bis auf das Knochenniveau inseriert und besitzt das TE-Gewindedesign. Laut

Hersteller-angaben besitzt es erhodhte vertikale Stabilitat und dient dem Erhalt des

krestalen Knochens.

Das Straumann® Dental Implant System

Standard Standard Plus Tapered Effect Bone Level

Abb. 9: Ubersicht der Straumann®-lmplantattypen (nach Straumann® Produktkata-
log, 2005).

Die Implantatldngen variieren in 2 mm-Schritten von 6 bis maximal 16 mm. Fur die
Versorgung von unterschiedlichen horizontalen Knochenangeboten liegen Implantate
im Durchmesser von 3,3 mm, 4,1 mm und 4,8 mm vor. In der vorliegenden Arbeit
wurden die im taglichen klinischen Gebrauch haufig verwendeten 10 und 12 mm lan-

gen Implantate untersucht.

3.2 Knochenmodell

Als Knochenmodell dienten 4 bis 5 cm breite Rinderrippensegmente (siehe Abbil-
dung 10). Unter klinischen Bedingungen wurden die Implantate gemal Herstelleran-
gaben von Dr. Marcus Abboud in der Poliklinik far Chirurgische Zahn,- Mund- und
Kieferheilkunde am Zentrum fur Zahn,- Mund- und Kieferheilkunde der Universitat
Bonn inseriert. Sie wurden bei -20 °C gelagert und vor der Messung aufgetaut. Wah-

rend der experimentellen Durchfihrung wurden sie zum Schutz vor Austrocknung mit
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Kochsalzlésung befeuchtet. Sie wurden willklrlich mit den Nummern 1 bis 9 be-

zeichnet.

Abb. 10: Photo einer Knochenprobe mit suprakrestal inseriertem Implantat.

3.3 Numerische Analyse

Als Vorbereitung fur die dreidimensionale Rekonstruktion wurden die Proben in ei-
nem uCT (SkyScan 1174, SkyScan, Belgien) gescannt. Danach erfolgte eine Bear-
beitung der Schnittbilder mit dem Programm ADOR-3D (Advanced Object Recon-
struction, Rahimi et al., 2005). Es dient der halbautomatischen Erstellung von 3D-
Modellen und zeichnet sich im Vergleich zu vollautomatischen Generierungspro-
grammen durch eine hohere Detailgenauigkeit aus. Es ermdglicht die halbautomati-
sche Erkennung von Strukturen, Modellgenerierung auf der Basis verschiedenster
Datenquellen und auRerdem interaktive Eingriffmoglichkeiten. Spongiosa, Kortikalis
und die Implantatinnen- und aul3enseiten wurden hiermit als einzelne Strukturen in
jedem funften Schnittbild eines Objektes umrandet. Aus 1000 Schnittbildern ergaben
sich 200 Polygone.

3.4 Finite-Elemente-Methode

In dieser Arbeit wurde das biomechanische Verhalten der experimentell untersuchten
Proben auch numerisch mit Hilfe der Finite-Elemente-Methode (FEM) simuliert. Die-

se wurde in die dentalen biomechanischen Forschungsarbeiten 1973 durch Farah et.
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al. eingefuhrt und wird heute vielfach zur Analyse von Spannungs- und Verzerrungs-
verteilungen im Alveolarknochen, Periodontalligament und bei orthodontischer Zahn-
bewegung verwendet, (z.B.: Heine 2005, Stahl 2008, Pishwa 2010). Gé6tz nutzte die
FEM 1998 zur Simulation von Verletzungsmechanismen bei Schadel-Hirn-Traumata.
Die FEM ist das am haufigsten eingesetzte Verfahren zur Berechnung komplexer
Konstruktionen, z.B. im Maschinenbau und der Luft- und Raumfahrttechnik (Knothe
und Wessels, 1999). Fir die vorliegenden Untersuchungen wurde das kommerzielle
FEM-Programmsystem MSC.Marc/Mentat 2007 eingesetzt. Es wird an der Stiftungs-
professur fur Oralmedizinische Technologie sowohl auf einem Dell-Servercluster
(insgesamt 32 Prozessoren mit jeweils vier Gigabyte RAM) als auch auf den Arbeits-
platzrechnern betrieben. Trotz der hohen Leistungsfahigkeit des Clusters resultieren

daraus Losungszeiten von drei bis zu zehn Stunden fur eine Rechnung.

Die FEM stellt ein mathematisches Diskretisierungsverfahren fur Kontinuumsproble-
me dar, mit dem unter anderem das mechanische Verhalten von beliebig geformten,
festen Korpern mit sehr guter Naherung bestimmt werden kann (Meil3ner und Mauri-
al, 2000). Die FEM ist ein numerisches Berechnungsverfahren zur Lésung von parti-
ellen Differentialgleichungen (Schwarz, 1984). Eine Vielzahl von physikalischen Vor-
gangen, wie zum Beispiel thermische Veranderungen, Spannungen und Verformun-
gen, werden durch diesen Ansatz mathematisch modelliert. Da die Lésung solcher
Gleichungen sehr umfangreich und bei komplexen Korpern teilweise nicht moglich
ist, werden Naherungsverfahren wie die FEM herangezogen. Bathe beschrieb 1986
wie unter Berucksichtigung der Materialparameter und der angreifenden Krafte, me-
chanische Spannungen, Deformationen und Verzerrungen einer Gesamtstruktur er-
mittelt werden konnen. Laut Wittel (2009) umfasst die FE-Analyse die drei Schritte
des Preprocessing, Solving und Postprocessing. Er beschrieb das Preprocessing als
Transformation einer realen Konstruktion in ein Berechnungsmodell. Geometrieei-
genschaften und Materialparameter werden hier definiert und zu einer Modelldaten-
bank vernetzt. Diese wird durch den Solver in Ergebnisse umgewandelt, in der vor-
liegenden Arbeit: Verformung und Spannung. Der Postprocessor ermdglicht eine Vi-

sualisierung der Ergebnisse.

Die Knochenprobe und das darin inserierte Implantat werden durch Diskretisierung in
eine endliche Anzahl analytisch I6sbarer Teile zerlegt. Das finite Element wird zu ei-

nem Teilbereich mit definierter Knotenanzahl und die einzelnen Elemente werden
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Uber die Knotenpunkte miteinander vernetzt. In der vorliegenden Arbeit wurden daflr
sogenannte Tetraeder-Elemente (siehe Abbildung 11) verwendet. Mit groRerer Fein-
heit der Diskretisierung werden die Ergebnisse der Naherungsrechnung genauer,
aber auch der Rechenaufwand steigt. Fur die Modellherstellung gilt: So fein wie mog-

lich, so grob wie ndétig.

Die Qualitédt der Vernetzung und der resultierenden Simulationsergebnisse hangt
entscheidend von der korrekten Wahl des der Modellierung zugrunde liegenden
verwendeten Elementtyps ab. Typischerweise werden folgende Elementklassen un-

terschieden:
a: eindimensionale Linienelemente: Intervall (Stab, Balken)
b: zweidimensionale Flachenelemente: Dreieck, Viereck

c: dreidimensionale Volumenelemente: Tetraeder, Pentaeder, Pyramide und Hexa-

eder
o—0
a Intervall
b
Dreieck Viereck
c
/\ ° o
Tetraeder Pentaeder Pyramide Hexaeder

Abb. 11: Auswahl mdglicher Elementklassen finiter Elemente (nach Steinbuch,
1998). In der obersten Reihe sind eindimensionale Elemente dargestellt. Die zweite
Reihe zeigt zweidimensionale Elemente und in der untersten Reihe sind dreidimen-
sionale Elemente dargestellt.
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3.4.1 Entwicklung der Finite-Elemente-Methode

Die Entwicklung wurde malfigeblich in den letzten 50 Jahren vorangetrieben, doch
schon 200 v. Chr. beschaftigte sich Archimedes von Syrakus mit Kreisumfangsbe-
rechnungen Uber eine finite Anzahl gerader Elemente. Grundlegend fur die heutigen
Anwendungen waren die Forschungsarbeiten von Ritz und Courant (Meil3ner und
Maurial, 2000). Das ,Ritzsche Verfahren“ von 1909 basierte auf neuen Methoden zur
Lésung von Variationsproblemen und beschrieb die theoretischen Grundlagen flur die
FEM (Gawehn, 2009). Courant erweiterte das Ritzsche Verfahren 1943. Aufgrund
der geringen Rechenleistungsfahigkeit zu dieser Zeit konnte sich das Verfahren erst
wesentlich spater manifestieren (Meil3ner und Maurial, 2000). Einen entscheidenden
Beitrag zur kommerziellen Entwicklung der FEM lieferte Ende der 50er Jahre Argyris.
Die erste Verwendung des Terminus ,finite element® fuhrte Clough 1960 ein. Zwi-
schen 1957 und 1970 suchten die Pioniere der FEM, Clough und Wilson, nach einer
Methode, die es ihnen ermdglichen sollte, auch mehr als eindimensionale Elemente
zu untersuchen. Zusammen mit Turner, Martin und Top fuhrte Clough erste Struktur-
berechnungen von Flugzeugfligeln bei Boeing durch. Durch die Entwicklung lei-
stungsfahiger Computer konnte die FEM nun auch computergestitzt Anwendung
finden. Das erste Standardwerk, ein Lehrbuch Uber die FEM, geht auf Zienkiewicz
1970 zurlck (Klein, 1990). In Fahrzeugbau, der Luft- und Raumfahrtindustrie und der

Medizintechnik ist die FEM heute der Goldstandard der Festkdrpersimulation.

3.5 Hexapod-Mess-System

Die experimentelle Durchfihrung erfolgte mit dem Hexapod-Mess-System (Hex-
MeS). Mit diesem optomechanischen Messaufbau wird die Kraft-Auslenkungs-
charakteristik von Korpern in der dentalen Biomechanik erfasst. Abbildung 12 zeigt
eine Schemazeichnung des Messaufbaus, ein Photo des gesamten Messaufbaus ist
in Abbildung 13 zu sehen. Das System wurde im Rahmen einer Dissertation entwic-
kelt (Keilig, 2007) und ist bereits in anderen Studien ausflhrlich beschrieben (Keilig
et al., 2007). Hier soll das System daher nur kurz erldutert werden. Die drei Kompo-

nenten des Hexapod-Mess-Systems sind:
- ein optischer, berthrungsloser Bewegungsnachweis,
- die Belastungseinheit und

- der Kraft/Drehmoment-Sensor.
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HexMeS - Prinzip
I

Positionserfassung PC (Steuereinheit)
(CCD-Kamera) .

= A s N

Proben-
Halterung

Belastungssystem
(Hexapod)

Sensorauswertung

Steuereinheit

Hexapod
=

»r — \
- T

—

Abb. 12: Schematische Darstellung des Messaufbaus (nach Keilig, 2007). Nahere
Erlauterung siehe Abbildung 12.

|
” "
|

Abb. 13: Photo des Messaufbaus HexMeS. Die I?:efasungseinheit (Hexpd i
Kraft-Drehmomentsensor befindet sich links, der Probenhalter in der Mitte, die CCD-
Kameras fur den optischen Bewegungsnachweis sind rechts zu erkennen (nach Kei-

lig, 2007).
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Der Messaufbau ist auf einem schwingungsisolierten Tisch (Honeycomb-Tischplatte
auf pneumatischen Rollbalgisolatoren, Physik Instrumente GmbH & Co. KG, Karlsru-
he) montiert. Die erfassten Messwerte werden dadurch gegen mechanische Bewe-
gungseinflisse isoliert. Um das optische System gegenuber Streulicht und Reflektio-
nen abzugrenzen, ist der Aufbau mit einem schwarzen, lichtundurchlassigen Tuch
uberdacht (Keilig, 2007).

Der optische Bewegungsnachweis erfolgt durch drei CCD-Kameras mit Mikro-
Zoomobjektiven (JAI CV-M1, 1300 x 1030 Pixel, mit Opto Mikro-Zoomobijektiv,
8.8-fach, Stemmer Imaging GmbH, Puchheim), welche die Bewegung eines Positi-
onsmarkers (Laserwurfel aus Aluminium, Kantenldange von 10 mm) erfassen. Sie

sind entlang der Koordinatenachsen x, y und z ausgerichtet.

Der Positionsmarker ist ausgehohlt und an drei Seiten mit Metallblenden versehen.
Diese so genannten ,Pinholes® (Melles Griot GmbH, Bensheim) haben mittig eine
Offnung von 2 um Durchmesser und sind senkrecht zueinander angeordnet. Dadurch
bleibt die Referenzebene wahrend der Messung stets starr und orthogonal. Von In-
nen wird der Aluminiumwadurfel von einem Laser mit Faserpigtail (35 mW, 658 nm,
Laser2000, Wesseling) beleuchtet (Abbildung 14). Die Kameras sind jeweils auf ei-
nen Pinhole und senkrecht zueinander ausgerichtet. Die durch Belastung induzierte
Bewegung des Implantates wird durch die Kameraaufzeichnung der beleuchteten
Pinholes erfasst. Durch die optischen Eigenschaften der Kameras und die vorgege-
bene Geometrie des Messaufbaus lasst sich die Verschiebung der Pinholes in den
Bildachsen und damit die Bewegung des Implantates aus jedem Kamerabild herlei-

ten.
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Abb. 14: Schematische Darstellung des Positionsmarkers mit den von einem Laser
beleuchteten Pinholes (nach Keilig, 2007).

Bei der Belastungseinheit handelt es sich um einen Hexapod (M-850.50, Fa. Physik
Instrumente, Karlsruhe, siehe Abbildung 15). Er zeichnet sich durch grofl3e Verstell-
wege und eine hohe Wiederholgenauigkeit der Positionierung bei gleichzeitig hoher
Steifigkeit aus. Auch bei der Ubertragung von groReren Kraften auf die Proben
kommt es durch die hohe Steifigkeit des Hexapoden nicht zu einer mechanischen
Deformation des Belastungssystems. Die angewendeten Krafte kdnnen durch die
Positioniergenauigkeit sehr prazise dosiert werden. Aullerdem weist er ein hohes

Auflésungsvermdgen auf.
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Abb. 15: Photo eines Hexapoden vom Typ M-850.50, der auch im hier verwendeten
Messaufbau eingesetzt wird.

Der Kraft-/Drehmomentsensor (Schunk Spann- und Greiftechnik GmbH & Co. KG,
Lauffen/Neckar) ist an der oberen Montageplatte des Hexapoden angebracht. Er re-
gistriert die durch den Hexapoden auf das Implantat aufgebrachten Kraftsysteme.
Entlang der drei Raumachsen werden sowohl drei Krafte als auch drei Drehmomente
gemessen. Die technischen Spezifikationen, wie Messbereich und Auflosungsver-

mdgen des Hexapoden sind in Tabelle 5 zusammengefasst.
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Bewegung AX, AY 50 mm
AZ 25 mm
AOx, AOy +15°
AOz +30 °
Auflésung dX, dY 1 um
dz 0,5 um
dOx, dOy, dO; 5 yrad
Wiederholgenauigkeit X,y +2 uym
z +1 um
Ox, Ov, Oz +10 prad
Steifigkeit kx, Ky 3 N/um
kz 100 N/um

Tab. 5: Technische Spezifikationen des Hexapoden (nach Keilig, 2007).

3.5.1 Messprinzip

Ausrichtung des Probekorpers

Die zu untersuchende Probe wurde zunachst ohne Fixierung in einem wannenformi-
gen Probenhalter positioniert und das Implantat mit einem Abutment versehen. Auf
dem Abutment wurde eine Positionierungshilfe in Form eines Probewdurfels auf-
gebracht. Da eine exakte Positionierung fur den Messerfolg ausschlaggebend ist,
erfolgte die Anbringung mit einer Justierhilfe (Abbildung 16). Diese wurde mit dem
Probenhalter verschraubt und fixierte den Probewdurfel innerhalb des Erfassungsbe-
reiches des optischen Systems. Die noch unbefestigte Probenbasis in Form des
Knochenstlcks wurde mittels flie3fahigem und kaltpolymerisierenden Kunststoff

(Technovit 4004 Kaltpolymerisat, Heraeus Kulzer GmbH, Werheim) eingebettet. Im
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ausgeharteten Zustand wurde die Probe durch vier Schrauben an der Basis des Pro-
benhalters im Messsystem befestigt. Die Kraftibertragung von der Belastungseinheit
auf die Probe erfolgte durch eine starre, kraft- und drehmomentschlissige Verbin-
dung in Form eines Belastungsarmes. Die Position des Probenhalters wurde solange
korrigiert bis eine spannungsfreie Position zwischen Sensor und Probenhalter er-
reicht wurde. Der Probewdurfel wurde nun durch den Laserwdurfel ersetzt. Der Laser
wurde mit dem Warfel verbunden und die Pinholes in den Mittelpunkt des Aufnahme-
feldes ihrer zugeordneten Kamera positioniert. Sichtbarkeit und Positionierung der

Pinholes wurden Uberprift und bei einer nicht eindeutigen Lagebeziehung korrigiert.

=

Abb. 16: Probenhalter mit aufgesetzter Justierhilfe. Die Probe ist bereits Uber das
Implantat am Laserwirfel befestigt, jedoch noch nicht mit Kunststoff fixiert.

Durchfiihrung der Messungen

Definierte Messpunkte wurden durch den Hexapoden nacheinander angefahren und
die zu untersuchende Probe mit einer Kraft bzw. einem Drehmoment belastet. Die
Belastung erfolgte in Richtung der Implantatachse. Die Position der Probe wurde
durch eine Auswertung der drei Kamerabilder an jedem angefahrenen Messpunkt

berechnet. Parallel dazu ermittelte der Sensor das angreifende Kraftsystem. Die
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Kraft/Auslenkunscharakteristik ergibt sich durch Korrelation der gemessenen Kraft

mit der berechneten Bewegung.

Die Darstellung von Translation und Rotation erfolgte relativ zu einem globalen Ko-
ordinatensystem, das durch die Lage des Laserwurfels in der Justierhilfe definiert
wurde. Die drei Komponenten des Versuchsaufbaus (Hexapod, Sensor und CCD-
Kameras) haben jeweils verschiedene lokale Koordinatensysteme, die wahrend des
Messvorgangs in das globale Koordinatensystem umgerechnet werden mussen. Be-
sonders komplex gestaltet sich die Transformation bei den CCD-Kameras, weil hier
zweidimensionale Bilder in das dreidimensionale Koordinatensystem Uberfihrt wer-

den mussen.
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4. Ergebnisse

Durch numerische und experimentelle Untersuchungen wurde der Einfluss einer un-
terschiedlichen Insertionstiefe auf die initiale Beweglichkeit sofortbelasteter Dental-
implantate analysiert. Implantate der Firmen Astra Tech® und Straumann® wurden in
drei unterschiedlichen Insertionstiefen inseriert (suprakrestal, epikrestal, subkrestal).
Im folgenden Kapitel werden die Ergebnisse der numerischen Simulation und der im

HexMeS durchgefihrten Messungen dargestellt.

4.1 Ergebnisse der Finite-Elemente-Simulation

Fur den Vergleich der einzelnen Implantatpositionen sind in den nachfolgenden Ab-
bildungen 17, 19 und 21 die Implantatauslenkungen bis zu einer maximalen Bela-
stung von 300 N dargestellt. Die maximale Auslenkung bei 300 N zeigen die Tabel-
len 6 bis 8 und die Abbildungen 18, 20 und 22.

4.1.1 Numerische Ergebnisse der Astra Tech®-Implantate

Astra®0S 4.5 S11

Wie in Tabelle 6, Abbildung 17 und 18 veranschaulicht, ergab die numerische Analy-
se bei diesem Implantattyp keine Unterschiede in der Auslenkung. Alle drei Proben

zeigten bei maximaler Belastung nahezu identische Werte. Abbildung 17 zeigt, dass

das Kraft/Auslenkungsverhalten linear ist.

Implantat Astra® OS 4.5 S11

Insertion Suprakrestal Epikrestal Subkrestal
Auslenkung [um] | 13,2 12,7 12,8

bei 300 N

Tab. 6: Maximale Auslenkung des Astra® OS 4.5 S11-Implantates bei einer Kraft von
300 N. Die Auslenkung ist fur alle drei Proben nahezu identisch.
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Astra OS 4.5
50

45

40

—epi

35 supra
30 sub

25
20
15

Auslenkung [um]

O T T T T T 1

0 50 100 150 200 250 300
Kraft [N]

Abb. 17: Kraft/Auslenkungsdiagramm der Astra® OS 4.5 S11-Implantate bei drei ver-

schiedenen Insertionstiefen. Das Kraft/Auslenkungsverhalten ist linear. Die drei Kur-

ven sind durch nahezu identische Werte kaum zu unterscheiden.

Astra OS 4.5

45
— 40
£ 35
o 30
E 25
= 20
% 15

10 -
e e e

0 =1 T T

Supra Epi Sub
Implantatposition

Abb. 18: Maximale Auslenkung des Astra® OS 4.5 S11-Implantates bei 300 N. Die
Auslenkung war flr die drei Insertionstiefen nahezu identisch.
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Astra®0S 3.5 S11

Bei diesem Implantattyp zeigte das subkrestal inserierte Implantat die starkste Aus-
lenkung (siehe Tabelle 7 und Abbildung 20). Das suprakrestale Implantat hat die
zweithochste Auslenkung erfahren. Die geringste Auslenkung ist flr das epikrestal
inserierte Implantat zu erkennen. Die beiden supra- und epikrestal inserierten Im-
plantate unterschieden sich in ihrer Auslenkung jedoch nur marginal. Abbildung 19

zeigt, dass auch dieser Implantattyp ein nahezu lineares Kraft/Auslenkungsverhalten

aufwies.
Implantat Astra® OS 3.5 S11
Insertion Suprakrestal Epikrestal Subkrestal
Auslenkung [um]| 15,7 14,2 44
bei 300 N

Tab. 7: Maximale Implantatauslenkung des Astra® OS 3.5 S11-Implantates bei einer
Kraft von 300 N.

Astra OS 3.5
50
45
40
— 35
% —epi
; 30 —supra
c 25 sub
F
« 20
[
w 15
S
< 10
5
e
e
0 50 100 150 200 250 300
Kraft [N]

Abb. 19: Kraft/Auslenkungsdiagramm der Astra® OS 3.5 S11-Implantate bei drei
verschiedenen Insertionstiefen. Auch bei diesem Implantattyp ist das
Kraft/Auslenkungsverhalten nahezu linear.



41

Astra OS 3.5
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Abb. 20: Maximale Auslenkung des Astra® OS 3.5 S11-Implantates bei 300 N. Das

subkrestal inserierte Implantat zeigte die grof3te Auslenkung. Das epikrestale Implan-

tat wurde am geringsten ausgelenkt.

4.1.2 Numerische Ergebnisse der Straumann®-Implantate

Bei den zwei suprakrestal inserierten Implantaten zeigte die numerische Analyse ei-
ne grolere Auslenkung flr das S 10 D4.8. Wie Tabelle 8 darstellt, liegt die Auslen-
kung bei einer Kraft von 300 N fur den Implantattyp S10, mit einem Durchmesser von
4,8 mm, bei 25 um. Es wurde mehr als doppelt so weit ausgelenkt wie der Implantat-
typ SP12 mit 12,1 um bei 300 N.

Implantat Straumann®SP12 D4.1 | Straumann® S10 D4.8
Insertion Suprakrestal Suprakrestal
Auslenkung [um] bei 300 N | 12,1 25

Tab. 8: Maximale Implantatauslenkung der untersuchten Straumann®-Implantate
vom Typ SP12 D4.1 und S10 D4.8 bei einer Kraft von 300 N.
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Straumann SP12 D4.1 und S10 D4.8
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Abb. 21: Kraft/Auslenkungsdiagramm der Straumann®-lmplantate. Ein nahezu linea-
res Kraft/Auslenkungsverhalten wird sichtbar.

Auslenkung [pm]

Straumann

Auslenkung [pm]

10
5 -
0 -

SP12D4.1 S10D4.8

Implantatposition Supra

Abb. 22: Maximale Auslenkung der untersuchten Straumann®-Implantate. Die groRe-
re Auslenkung hat der Typ S10 D4.8 erfahren.
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4.1.3 Gegenliiberstellung der Astra®-OS 3.5 und OS 4.5-Implantate

In Bezug auf die epikrestal inserierten Implantate fallt auf, dass die Auslenkung bei

dieser Insertionstiefe insgesamt am geringsten war. Das Astra® OS 3.5 S11-Implan-

tat wies in der epikrestalen Position eine hdhere Auslenkung als das Astra® OS 4.5

S11-Implantat auf.

50
45
40
35
30
25
20
15
10

Auslenkung [pm]

Epikrestal
—Astra OS 4.5
Astra OS 3.5
0 50 100 150 200 250 300
Kraft [N]

Abb. 23: Kraft/Auslenkungsdiagramm der epikrestal inserierten Astra Tech®-
Implantate. Das Astra® OS 3.5 S11-Implantat wies in der epikrestalen Position eine
héhere Auslenkung auf.

Auslenkung [um]

Epikrestal

Astra OS 4.5

Astra OS 3.5

Abb. 24: Maximale Auslenkung der epikrestal inserierten Astra Tech®-Implantate.
Das Astra® OS 3.5 S11 wies eine héhere Auslenkung auf.
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Auch bei der subkrestalen Position zeigte sich eine hdhere Auslenkung fur das

Astra® 0S 3.5 S11-Implantat. In dieser Position fiel sie jedoch deutlich hdher aus.

Subkrestal
50 AstraOS 45 |——

45 Astra0S 35 [
40
35
30
25
20

15
/
10

Auslenkung [um]

T T T T T 1

0 50 100 150 200 250 300

Kraft [N]

Abb. 25: Kraft/Auslenkungsdiagramm der subkrestal inserierten Astra Tech®- Implan-
tate. Das OS 3.5 S11 hat die starkere Auslenkung erfahren.

Subkrestal

Auslenkung [pm]

Astra OS 4.5 Astra OS 3.5

Abb. 26: Maximale Auslenkung der subkrestal inserierten Astra Tech®-lmplantate.
Auch in der subkrestalen Position hat das Astra® OS 3.5 S11-Implantat eine starkere
Auslenkung erfahren.
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4.1.4 Gegeniberstellung der Astra®- und Straumann®-Implantate

Abbildung 27 zeigt eine Gegenuberstellung aller suprakrestal inserierten Implantate.
Betrachtet man die Auslenkung, zeigte das Straumann® S10 D4.8 die groRte Auslen-

kung, gefolgt vom Astra® OS 3.5. Das Straumann® SP 12 D4.1 zeigte die geringste
Auslenkung.

50 Suprakrestal
45 Astra OS 4.5
40 Astra OS 3.5 -

Straumann SP 12 |
=== Straumann S10

N W

Auslenkung [pm]
S N w
O 01 O 01 ©O 01 O O”

T T T T T 1

0 50 100 150 200 250 300
Kraft [N]

Abb. 27: Kraft/Auslenkungsdiagramm der suprakrestal inserierten Implantate. Das
Straumann®S10 D4.8 wurde am stérksten ausgelenkt.

Suprakrestal

Auslenkung [pm]

Astra OS 4.5 Astra OS 3.5 SP12 D4.1 S10 D4.8

Abb. 28: Maximale Auslenkung aller suprakrestal inserierten Implantate. Das Strau-
mann®S10 D4.8 erfuhr die starkste Auslenkung.
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4.2 Experimentelle Ergebnisse

Da sich die experimentellen Ergebnisse als sehr umfangreich darstellen, wird im Fol-

genden nur eine Auswahl der durchgefuhrten Experimente vorgestellt.

4.2.1 Experimentelle Ergebnisse der Astra Tech®Implantate

Astra®0S 4.5 S11

Wie in Abbildung 29 dargestellt, zeigte in der experimentellen Analyse das suprakre-

stal inserierte Implantat die h6here Auslenkung.

Astra 0OS 4.5
95
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55 Sub
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35
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15

= Supra

Auslenkung [um]

0 5 10 15 20 25 30 35 40 45 50

Kraft [N]
Abb. 29: Kraft/Auslenkungsdiagramm der Astra® OS 4.5 S11-Implantate bei zwei
verschiedenen Insertionstiefen. Das suprakrestal inserierte Implantat wurde am
starksten ausgelenkt.
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Astra®0S 3.5 S11

Bei diesem Implantattyp konnte nur das epikrestal inserierte Implantat ausreichend
belastet werden. Es zeigte eine Auslenkung von 23,0 um bei 45 N.

Astra OS 3.5
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55 — Epi |
45
35
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15
5 /

50 5 10 15 20 35 40 45 50

Auslenkung [pm]

25 30
Kraft [N]
Abb. 30: Kraft/Auslenkungsdiagramm des epikrestal inserierten Astra® OS 3.5 S11-
Implantates.
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4.2.2 Experimentelle Ergebnisse der Straumann®-Implantate

Wie in Abbildung 31 dargestellt, ist in der experimentellen Analyse die Auslenkung
des Implantates vom Typ SP 12 mit 4,1 mm Durchmesser am hdchsten. Bei 35 N
liegt sie bei 21 um. Die beiden anderen Kurven zeigen zwei Implantate vom Typ S10
D4.8 in suprakrestaler Position.

Straumann SP12 D4.1 und S10 D4.8

95

75 =GP 12 Supra
T =310 Supra
= S10 Supra
g’ 55
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—‘/-/'/-
’ / //
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0 5 10 15 20 25 30 35 40 45 50

Kraft [N]

Abb. 31: Kraft/Auslenkungs-Diagramm der Straumann®-Implantate. Das SP 12 D4.1
wurde am starksten ausgelenkt.
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5. Diskussion

Im Folgenden sollen die verwendeten Untersuchungsmethoden kritisch hinterfragt
werden. Anschlielend folgen Optimierungsvorschlage fur weiter Studien und klini-

sche Empfehlungen.

5.1 Diskussion von Material und Methode
5.1.2 Grenzen der Finite-Elemente-Methode

Die Finite-Elemente-Methode bietet eine gute Mdglichkeit, komplexe Sachverhalte zu
simulieren und das mechanische Verhalten zu bestimmen. Sie bietet in der medizini-
schen Forschung die Mdglichkeit, Untersuchungsparameter zu ermitteln, die in vivo
nicht zu erzielen waren. Die FEM bleibt dennoch nur eine Annaherung an die tat-
sachliche Situation. Die verwendeten Rechenmodelle werden mit zunehmender Ge-
nauigkeit der klinischen Situation detailierter. Die Berechnung wird komplexer und
die Rechenzeit steigt. Die Modellherstellung ist von der Erfahrung des Modellierers
abhangig und kann Fehler enthalten, die erkannt werden mussen, um die Aussage-
kraft der Ergebnisse nicht zu beeintrachtigen. Eine geringere Diskrepanz zwischen
numerischen und experimentellen Ergebnissen ware die Zielsetzung fur weitere Stu-

dien.

Ein wichtiges Augenmerk sollte auf3erdem auf der Qualitat der durchgefuhrten uCT-
Scans liegen. Fehlerhafte Bilder fuhren zwangslaufig zu fehlerhaften FE-Modellen
der Implantate. Gut zu erkennen ist dies am Beispiel des Astra OS 3.5 S 11 in supra-
krestaler Position. GroRe Teile des spongidosen Knochens mussten aufgrund
schlechter Bildqualitat nachmodelliert werden. Auch bei der experimentell analysier-
ten Probe 9 (Straumann S10 D4.8 suprakrestal) stie® die Moglichkeit der Modellge-
nerierung an eine Grenze. Andererseits muss auch erwahnt werden, dass mithilfe
der uCT-Bilder wichtige Details, wie Gewindeposition oder Kortikalisdicke, mit in die
Analyse einflieRen konnen. Somit kénnen malgeblich beeinflussende Faktoren

Uberhaupt erst erkannt werden.

5.1.3 Implantatinsertion und Knochenmodell

Die untersuchten Implantate wurden ohne vorherige rontgenologische Analyse des
Implantatbettes inseriert. Im klinischen Alltag stellt die praimplantologische Diagno-
stik mittels Rontgen- und DVT-Aufnahmen eine wichtige Voraussetzung fir den

Langzeiterfolg des Implantates dar. Bei den vorliegenden Rinderrippensegmenten
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konnte nicht auf die individuelle Knochenstruktur eingegangen werden. Aul3erdem
wurde die Implantation nicht mit einer Positionierungshilfe, sondern frei Hand durch-
gefuhrt. Die Herstellerangaben zur Implantatinsertion wurden genau eingehalten,
dennoch sind Unterschiede wahrend der Insertion mit Einfluss auf das Implantatbett
nicht ganz auszuschlieen. Quantius beschrieb 2012, dass die Einhaltung und An-
passung des Bohrprotokolls an die Knochensituation eine Grundvoraussetzung fur
die Primarstabilitdt des Implantates darstellt. Nach Albrektsson et al. (1981) zahlt
neben der Implantatform und dem Zustand des Implantatbettes auch die prazise
chirurgische Technik zu den Kriterien, die den Erfolg einer Sofortbelastung beeinflus-
sen konnen. In der taglichen oralchirurgischen Praxis wird das Bohrprotokoll der
Knochenqualitat zum Beispiel durch Variation des Kavitatendurchmessers angepasst
(Quantius, 2012). Um den manuellen Einfluss bei der Vorbohrung und Insertion zu
reduzieren, konnten in Folgeuntersuchungen Bohrschablonen verwendet werden, die
an die jeweiligen Bohrer- und Implantatdurchmesser angepasst sind. Da die vorlie-
gende Untersuchung jedoch nicht auf eine Kontrolle des Langzeiterfolges oder der
Tertiarstabilitdt von Dentalimplantaten ausgerichtet ist, sind die vorher genannten
Punkte zwar kritisch zu betrachten, aber nicht ausschlaggebend fur die Untersu-

chungsergebnisse.

Hinterfragt werden sollte auRerdem, dass keine Angaben Uber das jeweils verwende-
te maximale Eindrehmoment notiert worden sind. Nikelis beschrieb 2004, dass ein
Eindrehmoment von mehr als 32 Ncm bei einer angestrebten Sofortbelastung den
wichtigsten Faktor im Bohrprotokoll darstellt. Diese Angaben wurden von Ottoni
(2005) bestatigt. In seinen Untersuchungen ergab sich, dass eine Erhéhung des Ein-
drehmomentes um 9,8 Ncm das Risiko eines Implantatverlustes um 20% reduzieren
kann. Fur weitere Untersuchungen waren probenspezifische Angaben zum maxima-

len Eindrehmoment fur eine bessere Vergleichbarkeit sinnvoll.

Des Weiteren ist zu erwahnen, dass die gewonnenen Knochenproben nach der Pra-
paration in unterschiedlichen Zeitabstanden der Testung zugefuhrt wurden. Eine un-
terschiedlich lange Lagerungszeit und eine ungleiche Anzahl von Messanlaufen kon-
nen die Modellanatomie zusatzlich verandert haben. Durch wiederholtes Auftauen
und Einfrieren kann die Bildung von Wasserkristallen zu einer Schadigung der Mikro-
struktur des Knochens fuhren. Durch die Zeitaufwendigkeit der Messungen konnte

dies nicht vermieden werden, da eine dauerhaft aufgetaute Lagerung im Probenhal-
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ter keine Alternative darstellte. Aul3erdem ist zu beachten, dass es sich bei den ver-
wendeten Knochenproben um Rinderrippensegmente handelte. Die Wichtigkeit eines
geeigneten Tiermodells ist heute erwiesen, jedoch noch nicht ganzlich geklart. Es
sollte eine méglichst groe Ahnlichkeit zum menschlichen Aquivalent aufweisen, um
Ubertragbare Ergebnisse zu erhalten (Grinberg, 1992; Held, 1983; van Zutphen et
al., 1995). Klaus und Buhr (1969) definierten das Tiermodell als ,ein Objekt, das auf-
grund einer Struktur- oder Funktionsanalogie zu einem entsprechenden Original fur
die Ldsung einer bestimmten Aufgabe verwendet wird“. Die Vielzahl der verwendeten
Tiermodelle in vorliegenden Studien zeigten, dass die Suche nach einem optimalen
Modell noch nicht abgeschlossen ist. Seifert beschrieb in seiner Dissertation Uber
den Einfluss der verwendeten Knochenarten bei Untersuchungen von sofortbelaste-
ten Dentalimplantaten, dass haufig Proben von Grofdtieren verwendet werden. Die
anatomischen Strukturen kommen den menschlichen am nachsten und im Gegen-
satz zu Kleintierknochen mussen die Implantatgrof3en nicht angepasst werden (Sei-
fert, 2011).

Problematisch sind die Unterschiede der Kompaktadicke innerhalb der bovinen Pro-
bengruppen. Watzek und Mailath-Pokorny (2000) beschrieben, dass die Kortikalis
aufgrund ihres zehnmal héheren E-Moduls einer vertikalen Belastung wesentlich ho-
heren Widerstand entgegensetzt als die Spongiosa. Holmes und Loftus konnten
1997 zeigen, dass sich die Mikrobeweglichkeit eines Dentalimplantates mit zuneh-
mender Kortikalisdicke reduziert. Kitagawa et al. (2005) bewiesen, dass die maxima-
len Spannungswerte im Bereich des kortikalen Knochens mit zunehmender Kortika-
lisdicke abnahmen. Einheitliche Kortikalisdicken bei allen Proben waren fur weitere

Untersuchungen winschenswert, lassen sich jedoch kaum realisieren.
5.2 Diskussion der Ergebnisse

5.2.3 Diskussion der numerischen Ergebnisse

Vergleicht man die Ergebnisse der untersuchten Astra Tech®-Implantate, zeigt sich,
das sich das Implantat mit dem geringeren Durchmesser, unabhangig von der In-
sertionstiefe, mehr bewegt als das Implantat mit groRerem Durchmesser. Das Astra®
OS 3.5 S11 wurde in den drei untersuchten Insertionstiefen jeweils starker ausge-
lenkt als das Astra® OS 4.5 S11. Hasan et al. (2011) konnten in ihren Studien mit
durchmesserreduzierten und gekurzten Implantaten zeigen, dass die Auslenkung

eines Implantates mit zunehmender Lange und zunehmendem Durchmesser ab-
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nimmt. Laval (2010) untersuchte 13 mm lange Frialit-2®-Implantate mit 3,8 mm, 4,5
mm, 5,5 mm und 6,5 mm Durchmesser in Knochenblécken mit dicker und danner
Kortikalsisschicht. Die Implantate mit dem geringsten Durchmesser wiesen in beiden
Knochenqualitaten eine geringere Stabilitdt gegenuber den Implantaten mit groRe-
rem Durchmesser auf. Die in dieser Arbeit erzielten Ergebnisse bestatigen eine ge-
ringere Auslenkung bei groRerem Implantatdurchmesser fur die untersuchten Astra

Tech®-Implantate.

Die Astra® OS 4.5 S11-Implantate zeigten in der Auslenkung keinen signifikanten
Unterschied fur die untersuchten Insertionstiefen. Die Differenz der Auslenkung ist
auf die Probengeometrie zurickzufuhren und so minimal, dass sie vernachlassigt
werden kann. Ahnliche Ergebnisse erzielten friihere Studien, die an der Stiftungspro-
fessur fur oralmedizinische Technologie durchgeflhrt wurden. Plett (2008) und Aktas
(2011), zeigten in ihren Untersuchungen an Ankylos® A11-Implantaten ebenfalls kei-
nen Unterschied in der Auslenkung bei supra-, epi- oder subkrestaler Insertion. Somit
ware die Wahl der Insertionstiefe auch beim Astra® OS 4.5 S11-Implantat im Hinblick
auf die Auslenkung nicht von Bedeutung. Bei den untersuchten Ankylos®-lmplantaten
wurde das Ergebnis auf die ausreichende Dicke des kortikalen Knochens zurlickge-
fuhrt. Der Einfluss der Kortikalisdicke auf die initiale Auslenkung wurde bereits er-
wahnt und dient als Erklarung der vorliegenden Ergebnisse. Alle drei Astra® OS 4.5
S11-Implantate zeigten einen ausreichenden Kontakt zur Kortikalis. Abbildung 32
zeigt die gut ausgepragte Kortikalis der Knochenprobe beim suprakrestal inserierten
Astra® 0S 4.5.
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Abb. 32: uCT-Bild des Astra® OS 4.5 S11, inseriert in ein bovines Rippenstiick. Die
starke Verankerung in der Kortikalis wird sichtbar.

AuRerdem sind die untersuchten Astra Tech®Implantate mit einem Feingewinde
versehen. Lee et al. konnten 2007 in einer Untersuchung an Astra Tech®Implantaten
mit 4,5 mm Durchmesser zeigen, dass ein Feingewinde den periimplantaren Kno-
chenverlust reduziert. Diese Reduktion ist durch eine geringere Mikrobeweglichkeit
zu erklaren. Die gemessenen Auslenkungen der Astra® OS 4.5 S11-Implantate lagen
bei einer Belastung von 300 N zwischen 12,7 um und 13,2 ym. Die des Astra® OS
3.5 S11 zwischen 14,2 um und 44,0 um. Um die vorliegenden Ergebnisse einzuord-
nen, mussen die in der Literatur diskutierten Werte der tolerierten initialen Mikrobe-
weglichkeit bericksichtig werden. Friberg et al. (1995) postulierten Mikrobewe-
gungen von bis zu 30 ym als tolerabel. Brunski (1992) beschrieb, dass die initiale
Mikrobewegung nicht mehr als 100 ym betragen sollte. Szmukler—-Moncler et al.
(1998) legten eine Toleranzgrenze fur die Knochenregeneration auf Mikrobewegun-

gen von 50 bis 150 uym fest. Tarnow et al. (2000) beschrieben, dass bei ausreichen-
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der Primarstabilitat eine Sofortbelastung ermdglicht werden kann, solange die initia-

len Bewegungen unter 100 um liegen.

Fur das Astra® OS 3.5 S11-Implantat lassen sich mit Ausnahme des subkrestal inse-
rierten Implantates ahnliche Aussagen treffen. Die beiden epi- und suprakrestal inse-
rierten Implantate unterscheiden sich in ihrer Auslenkung lediglich um 1,5 pym und
liegen deutlich unter den in der Literatur angegebenen Maximalwerten. Das subkre-
stal inserierte Implantat zeigte mit einer Auslenkung von 44 uym eine mehr als doppelt
so hohe Auslenkung, wie alle anderen untersuchten Implantate. Betrachtet man das
vorliegende FE-Modell (siehe Abbildung 33) dieses Implantates genauer, fallt auf,
dass nur eine minimale Verankerung in der Kortikalis besteht. Das Implantat wird nur

durch die Spongiosa stabilisiert.

e

=7

=2 v i
Astra~ OS 3.5 S11. Der in violett dargestellte
Implantathals steht ausschliel3lich mit dem in gelb gekennzeichneten spongidsen
Knochen in Verbindung. Eine Verbindung zum im oberen Bildteil liegenden kortikalen
Knochen besteht nicht.

Abb. 33: uschnltt des -deIIdes

Diese hohe Beweglichkeit bei einem rein spongidésen Implantatlager deckt sich mit
Studien von Brunski (1992) und Seong et al. (2009). Auch hier wiesen Implantate in
spongiésem Knochenmaterial signifikant hohere Bewegungen auf. Durch eine Unter-
suchung der Primarstabilitat in Abhangigkeit von der Implantatlagerstruktur konnten

Engelke et al. (2005) ebenfalls den starken Einfluss des kortikalen Knochens auf die
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Implantatstabilitat nachweisen. Dies zeigt auch eine Studie von Lachmann et al.
(2006) die postuliert, dass die Primarstabilitdt von Implantaten hauptsachlich vom
Knochentyp abhangig ist. Fur die klinische Praxis ist es deshalb von Bedeutung, das
Knochenlager durch praimplantologische 3D-Aufnahmen genauestens zu diagnosti-
zieren. Bei zu geringem kortikalen Knochenangebot besteht eine Kontraindikation fur

subgingival inserierte Implantate.

Die beiden supragingival inserierten Straumann®-Implantate zeigten mit einer Aus-
lenkung von 12,1 ym (SP12 D4.1) und 25,0 um (S10 D4.8) ebenso fur die Sofortbe-
lastung unkritische Werte. Auffallig ist, dass sich das Implantat mit gréf3erem Durch-
messer starker bewegt, als das mit geringerem Durchmesser. Nach bereits vorlie-
genden Untersuchungen ware ein umgekehrtes Ergebnis zu erwarten. In der Arbeit
von Plett und Aktas wurden ebenfalls Straumann®-Implantate vom Typ S10 D4.8
untersucht. Hier zeigte der experimentelle Ergebnisteil ebenfalls eine starkere Aus-
lenkung des S10 D4.8 im Vergleich zum SP10 D3.3. Die Implantate waren epikrestal
inseriert. Die Ursache fur die geringere Bewegung des Implantates mit kleinerem
Durchmesser lag darin, dass ein Teil des Mikrogewindes in der Kompakta verankert
war. Diese Aussage kann durch eine Studie von Hermann (2007) untermauert wer-
den, die besagt, dass ein Feingewinde fur optimale Kaukraftweiterleitung in das Im-
plantat sorgt und die Auslenkung reduziert. Die groliere Auslenkung des S10 D4.8
war in dieser Arbeit dadurch begrundet, dass, wie in Abbildung 34 zu erkennen, kau-
dal des Implantates mehr komprimierbares Material (ca. 4,5 mm) in Form spongiésen
Knochens vorhanden war als beim Straumann® SP D4.1 (1Tmm). Die geringere
Spongiosadicke unter dem Straumann® SP D4.1-Implantat hat zu einer Reduzierung
der Auslenkungsfahigkeit geflhrt. Die Belastung konnte hier nur auf eine geringere
Knochenmasse weitergeleitet werden und es wurde weniger Knochenmaterial kom-
primiert. Durch diese Unterschiede in der Probengeometrie konnte sich das Strau-
mann® SP D4.1 nicht stirker bewegen. In einer Knochenprobe mit groBerem kauda-
len Spongiosaangebot ware eine starkere Auslenkung zu erwarten, vor allem, wenn
man bericksichtigt, dass es sich bei diesem Implantat um das mit dem kleineren

Durchmesser handelt.
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Abb. 34: Links ein Auschnitt des fir das Straumann® SP D4.1 generierten FE-
Modells. Im Vergleich zum rechts gezeigten Ausschnitt des S10 D4.8 FE-Modells
wird ein geringeres kaudales Knochenangebot deutlich.

5.2.4 Diskussion der experimentellen Ergebnisse

Im Gegensatz zur Simulation zeigen die experimentellen Ergebnisse ein stark nicht-
lineares Verhalten. Auf einen direkten Vergleich der Auslenkung bei definierten
Kraftwerten wird daher verzichtet. Die experimentellen Ergebnisse sollten kritisch

betrachtet werden.

In ihrer Diskussion soll nur exemplarisch auf die Messung des Straumann S10 D4.8
eingegangen werden. Das Kraft/Auslenkungsdiagramm zeigt hier deutlich, dass das
Implantat bis zu einer aufgebrachten Kraft von ca. 36 N keine Anderung in der Aus-
lenkung aufweist. Wahrend die Kraft von 10 auf 30 N ansteigt, bleibt die Auslenkung
mit geringen 2 um konstant. Ab einer Belastung von 36 N erhoht sich die Auslenkung
bis auf ein Maximum von 19 uym. FUr diesen spaten Anstieg der Auslenkung kénnte
ein initiales Verkanten des Implantates verantwortlich sein. Ab einer aufgebrachten

Kraft von 36 N ist das Implantat nicht mehr in der Kortikalis verankert.
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5.4 Schlussbetrachtung und klinische Empfehlung

Folgende Aussagen lassen sich ableiten:

Die numerischen Analysen zeigen, dass beide Implantatsysteme in den unter-
schiedlichen Insertionstiefen fur eine Sofortbelastung geeignet sind. Obwohl in
den numerischen Untersuchungen mit 300 N Krafte oberhalb der physiologisch
auftretenden Kaukrafte verwendet wurden, wiesen die untersuchten Implantate
keine grolReren Auslenkungen als 44 ym auf. Bei einer Kaukraft von 100 N oder
sogar bei Patienten mit Bruxismus, bei denen Kaukrafte bis zu 300 N auftreten
konnen, ware eine Sofortbelastung der untersuchten Implantate moglich.

Es wird deutlich, dass die initiale Implantatauslenkung starker durch die Zunahme
der Kortikalisdicke reduziert wird, als durch die Zunahme des Implantatdurchmes-
sers.

Eine subkrestale Implantatinsertion sollte nur bei ausreichend groem kortikalen
Knochenangebot durchgefiuhrt werden.

FUr das Astra Tech®-lmplantatsystem erwies sich die epikrestale Insertion am

gunstigsten, da sie die geringsten Auslenkungswerte aufwies.

Pilliar (1991) und Szmukler-Moncler et al. (1998) beschrieben, dass Mikrobewegun-

gen geringer als 50 ym die Einheilung schraubenférmiger Implantate mit rauen Ober-

flachen nicht negativ beeinflussen. Andere Autoren bewerteten eine Belastung, die

Mikrobewegungen unterhalb von 50 um verursacht, sogar als positiv fur die Implan-
tatstabilitat (Kawahara et al., 2003; Vandanne et al., 2007; van Eijden et al., 2006;

Ottoni et al., 2005). Fur die Sofortbelastung ware demnach eine Stabilitat erforder-

lich, die Mikrobewegungen zwar begrenzt, aber Auslenkungen von maximal 50 ym

zulasst. Die in dieser Arbeit untersuchten Implantate wurden diese Anforderungen

erfullen.
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6. Zusammenfassung

Ziel der Studie war es, durch numerische und experimentelle Untersuchungen eine
vergleichende Analyse der Einflisse von unterschiedlichen Insertionstiefen, Durch-
messern und Langen auf die initiale Beweglichkeit sofortbelasteter Implantate durch-
zufuhren. Das Augenmerk wurde hierbei besonders auf den Vergleich von epi-, sub-

und suprakrestalen Implantatpositionen gelegt.

Implantate der Firmen Astra Tech® und Straumann® wurden in den Positionen epi-,
sub- und suprakrestal in ein bovines Rippensegment implantiert. Im experimentellen
Teil dieser Arbeit wurden die Implantate in einen optomechanischen Messaufbau zur
Erfassung der Kraft/Auslenkungs-Charakteristik von Koérpern (HexMeS) eingesetzt
und belastet. Fur die numerische Analyse wurden Schnittbilder von diesen Modellen
mit einem PCT erstellt. Mit dem Programm ADOR3D wurden entsprechende Oberfla-
chenmodelle generiert. Diese wurden mit Hilfe des FE-Programmes MSC

Marc/Mentat 2007 in FE-Volumenmodelle umgewandelt und analysiert.

Im numerischen Vergleich der unterschiedlichen Insertionstiefen lagen die initialen
Auslenkungen zwischen 11,5 um und 44,0 ym. Alle untersuchten Implantate sind fur
eine Sofortbelastung geeignet und erflllen die in der Literatur daflr vorgegebenen
Kriterien. Die Starke der initialen Auslenkung wird weniger durch die Starke des Im-
plantatdurchmessers als die Dicke des kortikalen Knochens bestimmt. Flr das Astra
Tech®-Implantatsystem zeigte sich die epikrestale Insertion fiir eine Sofortbelastung

am gunstigsten.

Abschliel3end lasst sich sagen, dass eine Anpassung der Insertionstiefe an das pa-
tientenindividuelle Knochenangebot fur den Erfolg einer Sofortbelastung obligat ist.
Insbesondere eine subkrestale Implantatinsertion sollte nur bei ausreichendem korti-

kalen Knochenangebot durchgeflhrt werden.
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