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1 Einleitung

Die Verwendung von zahnarztlichen Implantaten hat die Therapiemdglichkeit nach
Verlust von Zahnen grundlegend erweitert. Implantatgetragene und -gestutzte Re-
konstruktionen des Kauorgans haben sich aufgrund ihrer héherwertigen Qualitat,
ihrer langeren Lebensdauer und ihres Komforts zu einer brauchbaren Alternative
zum herausnehmbaren Zahnersatz entwickelt. Die Zahl der Implantat-Versorgun-
gen erlebt weltweit einen deutlichen Anstieg — deshalb wird in der Implantologie
als Gebiet der Zahnheilkunde sehr intensiv geforscht. So wurden im Laufe der
letzten Jahrzehnte in der Implantologie eine Vielzahl unterschiedlicher Systeme,
Methoden und Indikationen eingefuhrt. Dabei konnten stets neuere und effiziente-
re Implantatsysteme, -materialien und -methoden entwickelt werden, die den ge-
wlnschten Erfolg der Therapie verbesserten. Neben dem Material (Metall, Kera-
mik, Kombinationen) sind es die Form, der Einheilungsmodus und die prothe-
tische Versorgung, die bei den verschiedenen Systemen differieren [Greenfield
1913, Manski 1982, Newesely 1983].

Der Einheilungsmodus ist dabei ein sehr wichtiger Aspekt, welcher durch das De-
sign, die Materialien, deren Oberflache sowie die Knochendichte des Implantatla-
gers stark beeinflusst wird. So ist fur den Langzeiterfolg der Therapie die primare
und sekundare Stabilitdt des Implantats von groRer Bedeutung. Implantate mis-
sen direkt nach der Insertion moglichst stabil bleiben. Bei ausreichender Primar-
stabilitat muss das Implantat eine bestimmte, messbare Festigkeit direkt nach
dem Einsetzen aufweisen. Die Sekundarstabilitat wird in der Einheilungsphase er-
reicht. Hierbei findet in der Kontaktzone zwischen Implantat und Knochen ein Re-
modeling statt [Bidez und Misch 1992]. Der Remodeling-Prozess kann durch die
Mikrobewegungen in dieser Kontaktzone gestort werden, was letztlich zu Implan-
tatverlust fihren kann [Branemark 1983]. Nach Brunski konnen Mikrobewegun-
gen, die groller als 100 ym sind, die Einheilung negativ beeinflussen [Brunski
1993]. Eine minimale Belastung scheint jedoch nach klinischen Berichten vertret-
bar zu sein [Babbush 1986].



Obwohl nach heutigem Stand eine hohe Erfolgsquote erreicht werden kann, sind
nach wie vor Implantatverluste in der klinischen Praxis keine Seltenheit. Einer der
Faktoren, der bei biologischem Implantatverlust eine Rolle spielt, ist die mechani-
sche Belastung. Um mehr Einblick in den Einfluss der biomechanischen Faktoren
auf die adaptive Knochenreaktion zu erhalten, werden experimentelle und numeri-
sche Methoden eingesetzt. Mit Hilfe experimenteller und numerischer Biomecha-
nik kdnnen Mikrobewegungen des Implantats, Stoffwechselvorgange und der Ein-
fluss von Wachstumsfaktoren auf die Knochenheilung untersucht werden [Li et al.
2007, Weinans et al. 1992]. Die gewonnenen Erkenntnisse werden helfen, die kli-
nische Zuverlassigkeit von Implantaten zu beurteilen und gegebenenfalls durch
gezielte Designoptimierungen zu erhdhen sowie die bestehenden Konzepte zu

Uberdenken.

Die Einheilung von Implantaten und die damit verbundenen Knochenumbaupro-
zesse systematisch zu untersuchen, war Zielsetzung dieser Dissertation. Da sich
diese Arbeit so zwangslaufig Uber ein groRes Spektrum verschiedener Bereiche
erstreckt, soll hier ein kurzer Uberblick tber die Gliederung der folgenden Kapitel

gegeben werden:

Kapitel 2 gibt eine Einflhrung in die Mechanik und deren verwendete Teilberei-
che, wie der Biomechanik, der Kontinuumsmechanik, der Elastostatik sowie der
Materialkunde. In den weiteren Unterkapiteln werden Finite-Elemente-Methode,
Knochenumbautheorie, Dentalimplantologie, Osseointegration und Tiermodell

ausgeflhrt.

Kapitel 3 beschreibt die Entwicklung des Kausimulators (KauSi). Dieser wurde im

Rahmen dieser Arbeit selbst konstruiert und mehrfach gefertigt.

Kapitel 4 beschreibt die durchgeflihrten experimentellen und biomechanischen
Untersuchungen. Dazu wird zuerst das hochauflésende Hexapod-Mess-System
(HexMeS) beschrieben, an dem die hier vorgestellten experimentellen Untersu-

chungen durchgefiihrt wurden.



AnschlielRend werden die Modellgenerierung und die numerischen Berechnungs-
parameter dargelegt, darunter auch die Materialparameter, die in zahlreichen un-
terschiedlichsten Modellen hauptsachlich zum Einsatz kamen. Darauf folgen die
Beschreibungen aller durchgefuhrten Experimente, die zunachst hauptsachlich die
Auslenkungen der Implantate zum Gegenstand haben, zuerst nur als Messung,
dann im Vergleich zur Simulation und zuletzt auch in ausschlie3lich berechneten
Modellen. Die Berechnungen erlauben, auch Spannung und Dehnung festzustel-
len. Zum Schluss rickt dann der Knochenumbau selbst in den Vordergrund. Da-
bei wurde durch Anpassung vieler Faktoren erreicht, dass sich die naturliche, git-
terartige Knochenstruktur der Spongiosa sehr realitatsnah zur jeweiligen, Gber das

Implantat eingebrachten, Belastung ausbildete.

Kapitel 5 gibt alle Ergebnisse entsprechend der vorigen Beschreibung mit zahlrei-
chen Diagrammen und Modelldarstellungen wieder, bevor in Kapitel 6 eine Zu-

sammenfassung der wesentlichen Erkenntnisse aus dieser Arbeit erfolgt.
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2 Grundlagen

2.1 Mechanik

2.1.1 Biomechanik

Biomechanik beschreibt die Wechselwirkung mechanischer Einflisse mit biologi-
schen Strukturen [Benedikt 1911]. Mit Hilfe von numerischen und experimentellen
Methoden und Werkzeugen werden auch in der Zahnmedizin Antworten zu ge-
stellten biologischen Fragen und Problemen gefunden. In diesem Zusammenhang
scheint die Entwicklung von neuen Algorithmen und Geraten unvermeidbar zu
sein. Dabei werden fur spezielle Fragestellungen spezifische Methoden gefordert.
Dieses Vorgehen hilft, die biologischen Prozesse besser zu verstehen und durch
Simulationen und Experimente neue Erkenntnisse zu gewinnen. Hierbei unter-
scheidet man zwischen theoretischer und experimenteller Biomechanik. In letzte-
rer werden mechanische Aspekte auf den lebenden (in-vivo) oder bereits abge-
storbenen (in-vitro) Organismus Ubertragen. In den nachstehenden Abschnitten

folgen einige Grundlagen und haufig angewandte Methoden.

2.1.2 Kontinuumsmechanik und Festigkeitslehre

Reale Korper sind nie vollig starr und verformen sich unter Belastung. Diese Ver-
formungen treten auf, wenn auf den Koérper Zug-, Druck- oder Scherkrafte wirken.
Der Aufgabenbereich der Festigkeitslehre umfasst die Berechnung von Span-
nungs- und Verzerrungszustanden sowie deren Verknlpfung durch die Material-

gleichung.

2.1.2.1 Spannung

Bei allgemeiner Belastung eines Objektes sind die Spannungen beliebig Gber den
Querschnitt verteilt. Diese Spannungen sind die in der Schnittflache verteilten in-

neren Krafte und stellen Flachenkrafte dar. Sie werden als Kraft pro Flache di-

mensioniert und in der Einheit Pascal (1 Pa=1N/m")angegeben.
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Abbildung 1: Spannung an einem geraden Stab mit einer Querschnittsflédche
a) senkrecht und b) mit einem beliebigen Winkel ¢ zur Stabachse
[nach Gross et al. 2009].

a)

Abbildung 1a zeigt einen geraden Stab mit einer Querschnittsflache 4. Der Stab
wird an seinen Enden mit einer Kraft F' belastet. Die Spannungen o an einem
senkrechten Querschnitt S kdnnen dann als verteilte Flachenkrafte auf die Schnitt-
flache 4 berechnet werden. Diese Spannungen stehen senkrecht zur Quer-

schnittsflache und werden daher als Normalspannungen bezeichnet.
Die Groe von o lasst sich dann aus der Normalkraft N bestimmen:
o=N/A. (1)

Wenn die Belastung in Form einer Zugspannung auftritt, sind die Werte fur o posi-

tiv, anderenfalls (Druckspannung) negativ.

Abbildung 1b zeigt einen nicht senkrechten Querschnitt S, der einen beliebigen
Winkel ¢ zur Stabachse aufweist. In diesem Fall setzen sich die inneren Krafte
aus einer Normalspannung o und einer Komponente Tt zusammen. Die Kompo-
nente T wirkt tangential zur Schnittflache und wird als Schubspannung bezeichnet.

Im Falle eines nicht senkrechten Querschnitts werden diese Spannungen auf eine

Flache 4" =A/cos ¢ verteilt.
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Abbildung 2: Der Spannungstensor an einem Volumenelement.
Die Betrachtungen gelten fiir die rechte, obere, vordere Ecke.

Im Allgemeinen wird die an einer bestimmten Stelle wirkende Spannung in ihrer
Gesamtheit durch die Spannung in drei Schnittflachen beschrieben, welche sich
an dieser Stelle kreuzen. Das Ergebnis nennt man Spannungstensor, er besteht
aus drei Vektoren mit jeweils zwei weiteren Komponenten senkrecht und quer zu
diesen. Dieser Tensor zweiter Stufe beschreibt die mechanischen Spannungen an

einem bestimmten Punkt innerhalb der Materie.

Der Spannungstensor lasst sich als Spannungsvektor aus einer Zugspannungs-
komponente (rechtwinklig zur Schnittflache wirkend) und zwei Schubspannungs-

komponenten (in der Schnittflache wirkend) berechnen:

3
o= o'e®e,. (2)
ij=1

Dabei bezeichnen e, , e, und e; die Basisvektoren des Koordinatensystems und ®

ist das Tensorprodukt zweier Vektoren.

Der Spannungstensor kann allgemein wie folgt angegeben werden:

S=|t, o, T_|. (3)

13
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Abbildung 3: Dehnung eines elastischen Stabes durch eine Zugkraft F
[nach Gross et al. 2009].

Die i-te Spalte des Spannungstensors beschreibt die auf eine Flache wirkende
Spannung, deren Normale in x; -Richtung zeigt. Die Spannungstensoren fur jeden
Knoten in einem dreidimensionalen Raum werden daher aus neun Werten zusam-
mengesetzt, von denen sich drei Werte direkt aus den ubrigen ergeben und daher
nicht mit angegeben werden. Abbildung 2 zeigt einen Spannungstensor an einem
einzigen Element. Hierbei wurde der Spannungstensor flr den rechten, oberen,

vorderen Knoten dargestellt.

Der Spannungstensor auf eine beliebig orientierte Flache 4 mit einem Normalen-

vektor n lasst sich durch s=g -n berechnen [Gross et al. 2009].

2.1.2.2 Dehnung

Der Begriff Dehnung (Verzerrung) beschreibt eine relative Dimensionsanderung
eines elastischen Korpers unter Belastung. Abbildung 3a zeigt einen elastischen
Stab mit der Lange /,. Durch eine Zugkraft an seinen beiden Enden verlangert

sich der Stab um A/ . Die Dehnung & wird dann definiert als:

Al
€=, (4)
0

wobei € dimensionslos ist.
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In unbelastetem Zustand des Stabes haben die Querschnitte ¢, und ¢, einen Ab-
stand dx (Abbildung 3b). Durch die Belastung verschiebt sich ¢, um u und ¢, um

u+du in Richtung der x -Achse. Die ortliche Dehnung ¢(x) kann nun aus diesen

Auslenkungen berechnet werden.

. ) _(dx+du)—dx _du
Es gilt dann: s(x)——dx = (5)
Die Gleichung ¢(x)=dul/dx wird als kinematische Beziehung bezeichnet. Hierbei
beschreiben die Verschiebung u und die Dehnung ¢ die Geometrie der Verfor-
mung. Diese Gleichung gilt entsprechend fur die y- und z-Achse:
e(y)=avldy; e(z)=dwldz . (6)

Die Scherungen y lassen sich dann jeweils wie folgt berechnen:

:d_u+ﬂ :ﬂ+d_w :d_w+ﬂ (7)
Yy dy dx’ LA dy’ Yo Tdr

Dehnungen und Scherungen werden oft als Prozentwert oder in der Grol3e Strain
angegeben. Diese ist in der Biomechanik ein Ublicher Vergleichswert zur Charak-
terisierung der Knochenbelastung. Strain ist die englische Bezeichnung fur Deh-
nungen und Scherungen (genauer normal strains und shear strains) und gibt die
Langenanderung oder die Winkelanderung eines Volumenelements in Bezug zur
Ausgangslange bzw. zum Ausgangswinkel an (Winkel im Bogenmal}). Dabei ent-
spricht fur Normaldehnungen ein Strain € von 1 einer Langenanderung von
100 Prozent, ein Strain von 0,01 demnach einer Dehnung von 1 Prozent und so-

mit ein pStrain (10°) einer Dehnung von 0,0001 Prozent.

Ublicherweise werden gemittelte MaRe (z. B. equivalent total strain) verwendet, die
sich aus Dehnungen und Scherungen zusammensetzen und als uStrain wiederge-

geben werden.

Es gilt: l,uStrainZIﬂEZI%:lO_é. 8)

15



2.1.2.3 Materialgesetz und -gleichung

Durch die Belastung eines Korpers und den daraus resultierenden Spannungen
und Dehnungen kénnen Aussagen uber den Werkstoff des Korpers getroffen wer-
den. Durch die Verknupfung der Spannung (als Kraft von auf3en) mit der Dehnung
als kinematischer Grofle wird das sogenannte Materialgesetz definiert. Dieses
physikalische Gesetz (auch: Stoff- oder Werkstoffgesetz) wird als Grundlage in
der Elastizitatstheorie angewandt und damit in der Berechnung der Verformung

von Korpern benutzt.

Der Zusammenhang zwischen Spannung o und Dehnung € kann in einem Span-
nungs-Dehnungs-Diagramm dargestellt werden. Die Messkurve in diesem Dia-
gramm ist nur von Art und Struktur des Materials abhangig, die geometrische Ab-
messung der Probe spielt dabei keine Rolle. Der Verlauf der Kurve beschreibt die
Materialeigenschaften eines Korpers infolge von Belastung. Abbildung 4 zeigt die

schematische Darstellung des Spannungs-Dehnungs-Diagramms flr Stahl.

A B

Proportionalitatsgrenze
Elastizitatsgrenze
Streckgrenze
Bruchgrenze
Zerrei’grenze

NmwmD

Elastische ; |
Dehnung Plastische Dehnung -_8>

Abbildung 4: Schematische Darstellung des Spannungs-Dehnungs-
Diagramms fiir Stahl [nach Gross et al. 2009].
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Die Kurve zeigt bis zur Proportionalitdtsgrenze P zunachst einen linearen Zusam-
menhang. In diesem Bereich gilt deshalb das Hookesche Gesetz. Es beschreibt
das elastische Verhalten von Festkérpern, deren elastische Dehnung zur Span-

nung proportional ist. Dem Hookeschen Gesetz zufolge gilt:
o=E-¢. 9)

Der Proportionalitatsfaktor £ wird auch der Elastizitdtsmodul (kurz: E-Modul, eng-
lisch Young's Modulus) genannt. Nach dem Uberschreiten der Proportionalitéts-
grenze P und weiterer Erhdhung der Spannung wachst die Dehnung Uberpropor-
tional. Wird die FlieRspannung F' (Streckgrenze) erreicht, nimmt die Dehnung bei
gleichbleibender Spannung zu. Bei weiterer Erhdhung der Spannung steigt die
Kurve wieder an, bis die Bruchgrenze erreicht wird. Bei Uberschreiten der Bruch-
grenze kdnnen Risse oder sogar Briiche auftreten, bei Uberschreiten der ZerreiR-
grenze Z zerreil’t der Korper in zwei Teile. Im Allgemeinen kann zwischen ver-
schiedenen Bereichen im Spannungs-Dehnungs-Diagramm unterschieden wer-
den. Im linear-elastischen Bereich ist die Dehnung der Spannung proportional
(Abbildung 5a). Als nichtlinear-elastischen Bereich bezeichnet man eine nichtli-
neare, aber eindeutige Beziehung zwischen Spannung und Dehnung (Abbil-
dung 5b). Hierbei sind die Verformungen noch elastisch, aber nicht proportional
zur Dehnung. Bei einem plastischen Stoffgesetz sind Start- und Endpunkt des
Spannungs-Dehnungs-Verlaufs nicht gleich (Abbildung 5c). Daher entstehen im

Bauteil bleibende Deformationen, wenn die Elastizitatsgrenze Uberschritten wird.

O O O
A A A

> > >
€ € €

b)

Abbildung 5: Spannungs-Dehnungs-Verléaufe: a) ideal linear elastisch, b) ideal
nichtlinear elastisch und c) plastisch.

a) C)
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2.2 Finite-Elemente-Methode (FEM)

Die Finite-Elemente-Methode (FEM) wird zur Berechnung der Eigenschaften von
Objekten und zur Simulation physikalischer Vorgange eingesetzt. Sie ist ein nu-
merisches Verfahren zur naherungsweisen Losung, insbesondere elliptischer par-
tieller Differentialgleichungen und derer Randbedingungen. Eine Differentialglei-
chung ist eine Gleichung n-ter Ordnung, die das Anderungsverhalten von GréRen
zueinander beschreibt. Viele Naturgesetze kdnnen mittels Differentialgleichungen
formuliert werden. Sie sind ein wesentliches Werkzeug der mathematischen Mo-
dellierung, wie auch die FEM. Eine Vielzahl von Phanomenen in Natur und Tech-
nik kann durch diese Differentialgleichungen und darauf aufbauende mathemati-
sche Modelle beschrieben werden. Darunter fallen z. B. auch alle Arten von Bewe-
gungen, Schwingungen oder das Belastungsverhalten von Bauteilen. Die Berech-
nungen der Verschiebungen, Spannungen und Dehnungen im Implantat und dem
umgebenden Gewebe kdnnen ebenfalls mittels numerischer Verfahren durchge-

fuhrt werden.

Hierzu wird das Modell des komplexen Objektes in eine grof3e Zahl kleiner, aber
endlich vieler einfacher Elemente unterteilt, die einzeln wesentlich besser berech-
net werden kénnen. Die Elemente sind also endlich (finit) und nicht unendlich (infi-
nit) klein, woraus sich der Name der Methode ableitet. Hierbei sind die einzelnen
finiten Elemente durch Knoten miteinander verbunden und bilden das zwei- oder

dreidimensionale Modell des Objekts nach.

Mit der FEM lassen sich die Eigenschaften von Objekten mit komplexen geometri-
schen Strukturen ermitteln. So kann bspw. die Wirkung von Kraften auf biologi-
sche Objekte berechnet und farbkodiert dargestellt werden. Die FEM nimmt auf-
grund des gestiegenen Zeitdrucks bei der Entwicklung und dem Bestreben nach
Einsparung von Prototypen immer mehr an Bedeutung zu. Der Einsatzbereich die-
ser Methode beschrankt sich nicht nur auf die Industrie, ihre Effizienz wurde
schon vor Jahren auch von verschiedensten human- und zahnmedizinischen For-
schungsgruppen entdeckt. Es wird sogar spezielle Software fur den Einsatz in die-

sen Bereichen entwickelt.
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2.21 Zwei- und dreidimensionale Elemente

Die komplexen FE-Berechnungen und Algorithmen kdénnen nur anhand zusam-
mengesetzter einzelner Elemente durchgefihrt werden. Dabei spielen sowohl
Form als auch Typ der Elemente eine wichtige Rolle. Abhangig von Objektgréflie
und Speicherkapazitat des Rechners ist es manchmal unvermeidbar, die Dimensi-

on des Problems zu reduzieren.

Zweidimensionale Elemente kdnnen bei flachigen Objekten oder zur Vorbereitung
von zeitaufwandigen dreidimensionalen Berechnungen eingesetzt werden. An-
schliefend kdnnen z. B. Randbedingungen, Material- oder Berechnungsparameter
vor der Ubertragung auf das eigentliche Modell angepasst und die Analyse sol-

cher Modelle vereinfacht werden.

Fir realitatsnahe Simulationen und Berechnungen sind aber dreidimensionale
Modelle (Volumenmodelle) zwingend erforderlich. Diese Volumenmodelle kénnen
sich aus einzelnen dreidimensionalen Elementen, wie z.B. Tetraedern, Penta-
edern oder auch Quadern (Hexaedern), zusammensetzen (Abbildung 6). Dabei
weisen die Knoten der Elemente (Eckpunkte) drei Freiheitsgrade (X, y, z) im Hin-

blick auf Verschiebungen auf.

)

Abbildung 6: Typische, in Volumenmodellen verwendete, dreidimensionale
Elemente: Tetraeder, Pentaeder und Hexaeder (hier als Wiirfel).



2.2.2 Finite-Elemente-Analyse (FEA)

Die Anwendung einer Finite-Elemente-Methode wird als Finite-Elemente-Analyse
(FEA) bezeichnet. Die FEA ist eine Anwendung der FEM zur Untersuchung stati-
scher, dynamischer, thermischer und anderer Erscheinungen in einem Bauteil
oder einer Konstruktion. Damit ist die FEA fur Forschung, Entwicklung und Objekt-

konstruktion in allen Bereichen nahezu unverzichtbar geworden.

Das Prinzip der FEM basiert auf der Berechnung kompliziert geformter Koérper
durch Zerlegung in finite Elemente. Somit entsteht ein Finite-Elemente-Modell
(FE-Modell) des Korpers. Im Rahmen einer FEA kdnnen eine Vielzahl mechani-
scher Belastungen auf das FE-Modell simuliert werden, um die Reaktion des Mo-

dells auf diese Lasten zu studieren.

Diese Reaktionen treten typischerweise als eine Verformung auf, aus der dann

wieder Spannungen und Verzerrungen innerhalb des Modells resultieren.

Wirkt eine simulierte Kraft auf das FE-Modell, so fihrt diese Belastung zu Spannun-
gen innerhalb jedes einzelnen Elementes in betroffenen Regionen. Diese Spannun-
gen treten als Normalspannungen o und Schubspannungen t auf (Kapitel 2.1.2.1).
Nach dem Hookeschen Gesetz (9) ergeben sich bei linear-elastichem Verhalten in
isotropen, homogenen Materialien flr einen Elastizitdtsmodul £ und einer Querkon-

traktionszahl v folgende Gleichungen:

1 1
Ex_E(Ox_VOy_VOz) ’ ny_ETxyi
1
e,=—(0,—vo.—vo,), Y= T (10)
e.=—(0,—vo,—vo)) Y _1.
z z x v/ G o=
Dabei ist ea— (11)
2(1+v)

als Schubmodul des Materials definiert.
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Zur Auswertung der Reaktionen konnen unterschiedliche Methoden eingesetzt
werden. Unter den moglichen Methoden der FE hat sich die Verschiebungsmetho-
de (Weggrollenverfahren) als die am einfachsten zu handhabende Methode er-
wiesen. Dabei werden die inneren Krafte flr jedes Element ndherungsweise ermit-
telt, welche von den Verschiebungen aller dessen Knoten abhangen. Unter An-
wendung der Verschiebungsmethode wird jedem Elementknoten ein Verschie-
bungsvektor zugeordnet und berechnet. Somit kann das Verschiebungsfeld im In-
neren eines jeden finiten Elements als Funktion der Verschiebungsvektoren i,
(Knotenverschiebungen des i-ten Elementes) seiner Elementknoten ausgedrickt
und Gleichungen fur die Verschiebungen aufgestellt werden. Die Verschiebungen

-

U="(i,,...,u,) aller Knoten kénnen dann diskret in das so erstellte Gleichungs-

system aufgenommen werden. Weiterhin kann bei jedem Element aus dem inter-

polierten Verschiebungsfeld das zugehdrige Verzerrungsfeld abgeleitet werden.

Durch Zuordnung der Materialparameter zu jedem Element und die Anwendung
des Materialgesetzes lasst sich das Spannungsfeld eines jeden Elements aus sei-
nem Verzerrungsfeld ableiten. Aus den Spannungen an den Elementgrenzen kon-
nen die Krafte, die ein Element auf seine Knoten ausubt, abgeleitet werden. Somit
werden benachbarte Elemente durch gemeinsame Knoten kinematisch miteinan-
der verbunden. Dabei addieren sich die Krafte der einzelnen Elemente auf den ge-

meinsamen Knoten.

Mit Hilfe der Elementsteifigkeitsmatrix £, kann der Zusammenhang zwischen den
Knotenverschiebungen i, und die durch Spannung abgeleitete Kraft f,. fur das i-te

Element berechnet werden. Die Steifigkeitsmatrix fur das gesamte System lasst

sich aus den Elementssteifigkeitsmatrizen zusammensetzen:

E, 0 0
c=Ykg=[% E - | (12)
0 0 E
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Die Steifigkeitsmatrix C und die Verschiebungen U bilden zusammen ein Gleichge-

wichtsystem wie folgt:
C-U=R, (13)

wobei R den Lastvektor der gesamten FEA reprasentiert. Aus dem so erstellten
Gleichungssystem kann nun eine Lésung fiir U gefunden werden [nach Bathe
1986].

2.2.3 Lineare und nichtlineare Analyse

FE-Berechnungen konnen in lineare und nichtlineare Analysen eingeteilt werden.
Die lineare Analyse ist einfacher und schneller durchzuflihren, kann aber nicht zur
Untersuchung grof3er Verformungen (> 2 Prozent) oder elastisch-plastischen
Werkstoffverhaltens genutzt werden. Sie kann allerdings fur Berechnungen gerin-
ger Beanspruchungen mit nur kleinen Verformungen und bei linearem Werkstoff-

verhalten vorteilhaft genutzt werden.

Die nichtlineare Analyse kommt dagegen bei der Untersuchung groRRer Verfor-
mungen, elastisch-plastischem Werkstoffverhalten und von Kontaktbereichen zur
Anwendung. Diese Analysen sind jedoch bei gleichem Modell wesentlich aufwan-

diger und beanspruchen lange Rechenzeiten.

Bei grolten Verformungen muissen die nichtlinearen Anteile der Verschiebungen
zu den Dehnungen hinzugerechnet werden. Daraus ergeben sich flir die Formeln

(5) und (7) folgende nichtlineare Gleichungen:

du 1, 2. 2 dv 1,5 2 dw 1,5 5
e ="t (WAviHw), e},=5+5(uy+vy+wy), e =5 (vitw) (14)
du dv 1 -
YWZd_y+a+f(”xuy+v"vy+w"wy) und analog fir ¥,-und ¥.- . (15)

Der den linearen Gleichungen hinzuzurechnende Anteil ist in diesen Formeln her-

vorgehoben.
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2.2.4 Kontaktanalyse

Mit Hilfe von Kontaktdefinitionen kdnnen Kontaktflache und Kontaktdruck einander
beruhrender, nicht verbundener Bereiche berechnet werden. Die Kontaktanalyse
ist ein nichtlineares Problem. Dies bedeutet, dass die aulReren Lasten und inneren
Beanspruchungen sich nichtlinear zueinander verhalten. Aufgrund der Nichtlinea-
ritat wird die Kontaktanalyse in mehreren Iterationen ausgeftihrt. Dies fihrt zu ei-
nem nichtlinearen Gleichungssystem (Formeln (14), (15)), das iterativ nach dem
Newton-Raphson-Verfahren geldst wird [Deuflhard 2004].

Hierbei werden Knoten der miteinander in Kontakt tretenden Objekte verbunden,
die Last dann sukzessive erhoht und die Kontaktflache neu angepasst. Folglich ist
die Kontaktanalyse eine FEA mit bedingten Randbedingungen. Hierbei werden die
kinematischen Randbedingungen in Teilbereichen des FE-Modells vom gegensei-
tigen Abstand ausgewahlter Elemente abhangig gemacht. Solche bedingten
Randbedingungen sind vom Verschiebungsfeld abhangig und werden daher auch

als nichtlineare Randbedingungen bezeichnet.

2.2.5 Struktur der Analysesoftware

FEM-Software besteht generell aus drei Grundkomponenten: Praprozessor, Glei-
chungsldser (Solver) und Postprozessor [Meinken 2001]. Der Praprozessor ist der
Teil, welcher die Berechnung vorbereitet. Mit ihm werden die Modelle aus dem Be-
rechnungskonzept erstellt, diese von nicht relevanten Details befreit (Defeaturing),
die Lasten definiert und das Netz erzeugt, nachdem der Typ der Einzelelemente
bestimmt worden ist. Mit dem Solver wird die eigentliche Berechnung aus den Be-
reichen Kontinuumsmechanik, Festigkeitslehre, Stromung, Warmeubertragung, Ki-
nematik usw. durchgefuhrt. Der Postprozessor dient zur Auswertung der Rechener-
gebnisse in numerischer und graphischer Form (Visualisierung), z. B. durch Schnitt-

bilder und Farbverlaufe.
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2.3 Knochenumbautheorie

Der Knochen (lateinisch-anatomisch Os) oder das Knochengewebe ist morpholo-
gisch wie funktionell das am hochsten differenzierte Stlitzgewebe. Das Knochen-
gewebe ist durch seine Festigkeit gegen Druck, Zug, Biegung und Drehung ge-
kennzeichnet. Diese Eigenschaften sind auf seine aullere und innere Struktur zu-
rickzufihren. Das Knochengewebe besteht aus Zellen und Interzellularsubstanz
(Knochengrundsubstanz). Die Knochenzellen werden als Osteozyten bezeichnet
[Rausch und Lin 1998]. Im Kieferknochen lassen sich (ebenso wie in vielen an-
deren Knochen) makroskopisch zwei Arten von Knochenmaterial unterscheiden,
Kortikalis und Spongiosa. Die Klassifizierung in diese beiden Typen von Knochen-
gewebe basiert unter anderem auf dem Volumenanteil des Knochens, der von

nichtmineralisiertem Gewebe eingenommen wird.

2.3.1 Knochenstruktur

Der Knochen besteht aus einer festen dichten Auf3enschicht, dem kortikalen Kno-
chen (/at. substantia compacta, Kortikalis, von /at. cortex=Rinde) und einer inne-
ren, komplexen dreidimensionalen Struktur aus Knochenbalkchen, dem trabekula-
ren oder spongiésen Knochen (/at. Substantia spongiosa, Spongiosa, von /at.

spongium =Schwamm, Abbildung 7).

Spongiosa

Abbildung 7: Menschlicher Unterkiefer mit dargestelltem kortikalen und
spongiésen Knochenanteil.
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Die Kortikalis weist mit einer zwischen 5 und 30 Prozent liegenden Porositat
[Carter und Hayes 1977] eine wesentlich (bis zu zehnmal) hohere Dichte als die

Spongiosa auf und tragt deshalb deutlich mehr zur Gesamtknochenmasse bei.

Die Spongiosa wirkt schwammartig und kann oftmals zu mehr als der Halfte des
Gesamtvolumens aus mit Knochenmark oder Fett geflllten Hohlraumen beste-
hen, in denen auch BlutgefaRe und Nerven liegen. Die Porositat reicht von
30 bis 90 Prozent [Carter und Hayes 1977].

Die Stege dieser schwammartigen Struktur werden als Trabekeln bezeichnet. Sie
haben typischerweise eine Dicke zwischen 0,1 und 0,3mm, einen Abstand zwi-
schen 0,3 und 1,5mm [Martin et al. 1998] und verlaufen kreuz und quer, doch rich-
tet sich ihre Anordnung und Dichte nach den Vektoren der Druck- und Zugbean-
spruchung. Der Knochen besitzt also die Fahigkeit, auf mechanische Anreize zu
reagieren und sich abhangig von dem Ausmal dieser Belastungen lokal anzupas-
sen [Wolff 1986].

2.3.2 Knochenumbauprozess

Alle physiologischen Veranderungen am Knochen werden durch die standigen
Umbauprozesse der Knochensubstanz ermoglicht. Bei diesen Umbauprozessen
kann Knochenmaterial an- oder abgebaut werden. Dieser erfolgt immer auf der in-
neren Oberflache des Knochens [Wolff 1986]. Den Anbau des Knochens uber-
nehmen die sogenannten Osteoblasten, die Kalzium und andere Mineralien aus
dem Blut verwenden, um neues Knochenmaterial zu bilden. Somit kann bspw. die
Knochenmasse nach einer Verletzung repariert werden. Im Gegensatz dazu gibt
es Zellen, die das ubermaRige Knochenwachstum verhindern. Diese sogenannten
Osteoklasten sind flir den Knochenabbau verantwortlich. Alle Knochenumbaupro-
zesse werden durch Hormone, die von der Nebenschilddrise und der Schilddrise
produziert werden, mit Hilfe von Vitamin D und weiteren Substanzen gesteuert.
Bei gesunden Menschen herrscht ein Gleichgewicht zwischen den aufbauenden
und den abbauenden Prozessen. Dieses Gleichgewicht kann durch Krankheiten

oder auch aulere Einflusse gestort werden.
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Der Knochen ist mit einer selbstoptimierenden Struktur vergleichbar, der mit sei-
nen internen Sensoren die Aktivierung von Knochenzellen zum Ab- oder Anbau
anregt. Generell gibt es einen Zusammenhang zwischen Knochenstruktur und
-belastung [Wolff 1986]. Der Knochenumbauprozess kann die Geometrie oder die
Dichte des Knochens verandern. Die genauen Mechanismen der Aktivierung von
Osteoklasten bzw. Osteoblasten durch mechanischen Stimulus sind Gegenstand
aktueller Forschung [Rolf et al. 2006]. Es gibt bspw. Belege daflr, dass die durch
Deformationen entstehenden Mikrorisse zu einer Knochenresorption fihren koén-
nen [Frost 1960, Burr et al. 1985]. An dieser Stelle sind eventuell Spannungen
und Verzerrungen, die durch die Belastungen entstehen, fur die Aktivierung dieser
Zellen verantwortlich [Beaupré et al. 1990a, Frost 1990, Huiskes et al. 1987].

Somit besitzt der Knochen die Fahigkeit, auf eine Anderung der mechanischen
Belastung innerhalb vorgegebener physiologischer Grenzen mit einer Anderung
seiner Struktur zu reagieren. Dabei hangt die Adaptationsfahigkeit entscheidend
von der Gewebe- und somit der Zelldeformation in der Mikroumgebung des belas-
teten Knochens ab. Wahrend geringe Verzerrungen von 0 bis zu 300 pyStrain eine
katabole, also enzymatische Knochenreaktion hervorrufen kénnen, fihren physio-
logische Belastungen von 300 bis 3500 pStrain zu einem Knochenum- und -anbau
[Frost 1988]. Hyperphysiologische Belastungen von Uber 3500 pStrain fuhren da-

gegen zu fibrésen Umbauprozessen.

2.3.3 Numerische Formulierung

Der Anpassungsprozess des Knochenmaterials kann mathematisch anhand der
scheinbaren Dichte, die die interne Morphologie charakterisiert, beschrieben wer-
den. Die AnderungsgroRe (rate of change) der scheinbaren Dichte p des Kno-
chens an einem bestimmten Punkt wird als dp/dt dargestellt und definiert mit
p=p(x, y, z) eine Funktion f. Diese Funktion beschreibt den mechanischen Stimu-

lus an einem bestimmten Punkt P(x, y, z).
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Diese steht wiederum in direkter Beziehung zur lokalen mechanischen Belastung
im Knochen und kann mit Hilfe des lokalen Spannungstensors o=0(x, y, z), dem
Dehnungstensor e=o(x, y, z) und der scheinbaren Dichte p berechnet werden:

d,
d—f=f(o,s,p), 0<p<p,,, (16)

wobei p., die maximale Dichte der Kortikalis darstellt [Weinans et al. 1992].

Das System befindet sich im Gleichgewicht, wenn die Funktion f einen Wert von
Null erreicht. In diesem Zustand ist die Knochendichterate (bone-density rate)
gleich Null. Weinans formulierte diese generische Beziehung wie folgt:

dp

“=B(S—k), 0<p<p,, (17)
wobei B und k=k(x, y, z) Konstanten sind und S=S(x, y, z) den mechanischen Stimu-
lus darstellt [Weinans et al. 1992].

Fur die Berechnungen mit der FEM wird der mechanische Stimulus S flr jedes
Element einzeln betrachtet. In diesem Fall gibt es flr jedes Element genau einen
Punktsensor. Wird die Verzerrungsenergiedichte (strain energy density) als me-
chanischer Stimulus angenommen, dann gilt:

S=—, (18)

v
p
wobei U die scheinbare Verzerrungsenergiedichte und p die lokale Knochendichte
darstellt. Dabei stellt das Verhaltnis U/p die Verzerrungsenergie pro Masseneinheit
(strain energy per unit mass) dar [Weinans et al. 1992]. In Formel 21 werden spa-

ter auch noch die Relationen in Bezug auf die Spannung und Dehnung erganzt.

d, U
Daraus folgt: d_sz(; —k), 0<p<p,, . (19)
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Abbildung 8: Dichtednderung in Abhéngigkeit der mechanischen Belastung.

Abbildung 8 zeigt die Grenze der obigen Formel bezliglich der Uberbelastung. Da-
bei beschreibt die gestrichelte Gerade die Dichteanderung in Abhangigkeit vom
mechanischen Stimulus. Die Dichteanderung ist fur alle Belastungen positiv, die
groler als die Konstante & sind. Infolgedessen konnte in diesem Fall kein Kno-
chenabbau auftreten — dies aber widerspricht der Uberbelastungstheorie. Damit
die Formel bei einer Uber- bzw. Unterbelastung auch negative Werte fiir die Dich-
teanderung annehmen kann, wird diese um einen negativen quadratischen Funkti-
onsterm mit der Konstanten D erweitert. Dadurch entsteht eine Funktion, die sich
einer Parabelfunktion nahert (Abbildung 8) [Crupi et al. 2004, Li et al. 2007].

2
Es gilt dann: @:B(g — k) — D(g — k), 0<p<p,, . (20)
dt p p

Wenn folglich der mechanische Stimulus nahe £ ist, dominiert der erste Term der
Formel und das Modell verhalt sich linear. Bei wachsender Abweichung von k wird
jedoch der quadratische Term der Formel dominant und das Modell verhalt sich
parabelfoérmig, insbesondere bei grolerer Abweichung zwischen mechanischem

Stimulus und *.
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Fur den Fall Ujp =0 werden die Konstanten k£ und B/D+k als kritische Belastungs-
grenze bezeichnet und teilen den Belastungsbereich in die vier Regionen: Unter-
belastung, neutraler Bereich, Anbau und Uberbelastung. Bei Unter- oder Uberbe-
lastung wird die Knochensubstanz (unterschiedlich stark) abgebaut. Im neutralen
Bereich ist keine Veranderung feststellbar. Zwischen neutralem Bereich und Uber-
belastung findet ein nichtlinearer Anbau statt. Die Werte fur die Konstanten
k, Bund D konnen je nach Knochentyp variieren [Li et al. 2007]. Dadurch wird die
Form und die Position der Kurve geandert und die mechanischen Eigenschaften

des Knochens kdnnen genau angepasst werden.

Die scheinbare Verzerrungsenergiedichte U steht in keiner Verbindung zum Span-
nungsverlauf. Sie lasst sich aus den aktuellen Spannungen und Dehnungen fur
eine uniaxiale Kraft wie folgt berechnen:
2
6eE_0

U: =

2 2E (21)

ErfahrungsgemaR konnen die Materialeigenschaften aus der Formel E=C p’ be-
rechnet werden. Dabei betragt die Konstante C=3790MPa(g/cm®)”* [Carter und

Hayes 1977]. Der mechanische Stimulus lasst sich aus den auftretenden Span-

nungen wie folgt beschreiben:

U_o o (22)
p 2Ep 20p*
Unter Vernachlassigung der Dehnung gilt:
dp
—=/0.p). 0<p<p,, (23)
nach Einsetzen in Formel (20):
O_2 0,2 2
f(o,p)=B(2Cp4—k)—D(2Cp4—k) . (24)
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Die Differentialgleichung aus Formel (23) kann durch numerische Approximation

unter Anwendung der Eulerschen Methode gelost werden. Fir eine kleine Zeit-

spanne At mit At=e - Zeitspanne gilt dann:

pr=p, AL f(0,p,), (25)

pre=p S f 0, 10 p1 )] (26)

Sind den Konstantenk Bund D in Formel (20), die Werte 0,004Jg ',
1,0(g/cm’) (MPa Zeiteinheit)” und  60,0(g/cm’)’ MPa™*(Zeiteinheit)”' zugewiesen
[Weinans et al. 1992], kann fur eine maximale Knochendichte von p_,=1,74 glem’

eine kritische Uberbelastungsgrenze von 35 MPa berechnet werden [Crupi et al.
2004]. Abbildung 9 zeigt den Dichte-Zeit-Verlauf fur unterschiedliche Belastungen
unter Anwendung der Eulerschen Methode bei einer Anfangsdichte von 1 g/cm3.
Bei kleinen Spannungen von 0 MPa und 2 MPa nimmt die Knochendichte ab und

Knochenabbau kann verursacht werden.

Dichte-Zeitverlauf

14 - 8 MPa

Dichte [g/cm?]

0 100 200 300 400 500 600 700 800
Zeitspanne [Iterationen]

Abbildung 9: Dichte-Zeit-Verlauf mit unterschiedlichen Belastungen nach der
Euler-Methode bei festen Werten fiir k, B und D nach Li et al. 2007.
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Bei einer Spannung von 4 MPa bleibt die Knochendichte nahezu konstant. Die re-
sultierende Spannung bei dieser Belastung wird als kritische Spannung bezeich-
net. Unter dieser Belastung andert sich die Dichte minimal. Im Gegensatz dazu
steigt die Knochendichte bei Spannungen von 6 MPa und 8 MPa an und kann zu
einem Anbau von Knochenmaterial fuhren. Spannungen uber 9 MPa fuhren immer

zu Uberlastung und die Knochendichte nimmt drastisch ab.

Im Fall einer kritischen Spannung gilt:

dp
Lo
=0 (27)
02 02 2
und daraus folgt: B(2Cp4 _k)_D(2Cp4 —k) =0, (28)
o o
und nach Aufldsen: (ZCp4 _k)(B_D(Fp“ —k))=0, (29)
02
und damit gilt: (=9 —k)=0 (30)
2Cp
2
d B—-D(—Y— —k))=0 31
" (8-D(%5 ) @1

Nach den Formeln (30) und (31) kénnen in Abhangigkeit von den Parametern
k, Bund D zwei kritische Spannungsgrenzen definiert werden. Die untere kritische

Grenze fur eine beliebige Dichte Iasst sich aus Formel (30) wie folgt berechnen:

o=y2Cp*k. (32)

Fir die obere kritische Grenze nach Formel (31) gilt:

024/2(:/)4(%-1-]() . (33)

Unter Anwendung der Formeln (32) und (33) lassen sich fur eine Knochendichte

von 0 bis p,,=1,74 glcm’ zwei unabhangige Kurven bestimmen.
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Abbildung 10 zeigt das Spannungs-Dichte-Diagramm in Abhangigkeit von den
Konstanten k&, B und D. Dabei wurden die Werte fur die Konstanten aus friheren
Untersuchungen entnommen [Weinans et al. 1992]. Die drei Kurven teilen das
Diagramm in vier Bereiche: Unterbelastung, Uberbelastung, Anbau und neutraler
Bereich (dead zone). Die obere Kurve stellt die kritische Spannungskurve fir eine
Uberbelastung nach Formel (32) dar. Der Bereich der Unterbelastung befindet
sich ganz unten. Der neutrale Bereich wird durch zwei Kurven begrenzt, die sich
aus Formel (33) plus/minus eines Toleranzbereiches w ergeben. In diesem wer-

den keine wesentlichen Knochenumbaureaktionen festgestelit.

Die kritische Spannungskurve flr eine Unterbelastung nach Formel (33) verliefe in
der Mitte des neutralen Bereichs. Fur eine gegebene Dichte kénnen so die dazu-
gehérigen kritischen Dehnungspunkte fiir Anbau, Uber- und Unterbelastung abge-

lesen werden.

Knochenumbauzonen
40 /
35 /
— 30
©
z /
= 25
> Uberbelastung /
5 20
c
£ /
‘% 15 / Anbau /
Ao
10 B
/ (\6\)“a\e
5
// Unterbelastung
0 T \ \ \ \ \

0,0 0,2 0,4 0,6 0,8 1,0 1,2 1,4 1,6 1,8
Dichte [g/cm?]

Abbildung 10: Spannungs-Dichte-Diagramm mit den Teilbereichen fiir Uberbelas-
tung, Knochenanbau, neutralen Bereich und Unterbelastung.
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Abbildung 11: Der neutrale Bereich (dead zone) mit der Breite 2 w definiert den
Bereich ohne nennenswerte Knochenumbauprozesse und erweitert
in diesem Teilbereich Abbildung 8.

Abbildung 11 zeigt eine annahernde Darstellung des neutralen Bereiches im De-
tail. Dabei sind die Konstanten ¢, und ¢, die Steigungen fir die Knochenanbau-
und -abbaufunktionen. Fiir einen Spannungs-Referenzwert ' wird 2w als Breite
des neutralen Bereiches bezeichnet, welcher sich mit ca. 25 Prozent von k fur w

annehmen lasst [Doblaré und Garcia 2002].

2.3.4 Numerische Simulation des Knochenumbaus

Im Allgemeinen kdnnen Knochenumbauprozesse anhand numerischer Modelle si-
muliert und untersucht werden. Dabei wurden bereits zahlreiche Modelle von ver-
schiedenen Arbeitsgruppen vorgeschlagen. Diese basieren auf verschiedenen

elastostatischen Eigenschaften des Knochens.

Eine Methode fur die externen Umbauprozesse des Knochens wurde z.B. von
Frost entwickelt. Hierbei wurde anhand lokaler Verzerrungen, die durch die Belas-
tung auf der Oberflache entstanden, die Adaptationsfahigkeit des Lamellarkno-
chens erklart [Frost 1990].
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Das Modell von Beaupré et al. [1990b] basiert auf einer von Spannung und Zeit
abhangigen Methode, um Knochenumbauprozesse zu erklaren. Dabei versuchten
sie, anhand biomechanischer Untersuchungen die Belastung des proximalen Fe-
murs (Oberschenkelknochen), dessen Knochendichte und die Verteilung zu be-

stimmen.

Ein weiteres Modell wurde von Huiskes et al. [1987] vorgeschlagen. Bei dieser
Methode wurde die Verzerrungsenergiedichte (strain energy density) als biome-
chanischer Reiz in den Knochenumbaumodellen vorausgesetzt. Dabei versuchten
sie, in Kombination mit der FEM, die Beziehung zwischen Knochenabbau und
Knochensubstanzverlust durch Lastabschirmung (stress shielding) zu erklaren. Die

fehlende Krafteinleitung galt als Ursache fur den proximalen Knochenverlust.

Eine numerische Untersuchung beziiglich Uberbelastung eines Dentalimplantats
wurde von Crupi et al. [2004] durchgeflhrt. Hierbei wurde ein modifiziertes Modell
der Knochenumbautheorie nach Beaupré et al. benutzt, um die Knochenadaptati-
on um ein inseriertes Implantat zu untersuchen. Diese Uberbelastung fiihrte dabei
zu einer deutlich héheren Schadigung und dadurch zu einem vollstandigen Abbau
des Knochens in diesem Bereich [Frost 1994]. Dieses diente auch als Grundlage

der vorliegenden Arbeit.

2.4 Dentalimplantologie

Nach Richter und Spiekermann [1996] wird dentale Implantation als eine Veranke-
rung von alloplastischen (korperfremden) Materialien im Kiefer bezeichnet, die
eine Unterstitzung oder Retention (Befestigungsmaoglichkeit) eines Zahnersatzes
gewahrleistet. Koeck und Wagner [1996] setzten als Ziel einer Implantation, die
Voraussetzungen fur die funktionelle und asthetische Rehabilitation zu verbessern
sowie die physiologischen Involutionsprozesse (Resorption, Funktionsreduktion)
zu vermindern. Damit kann die Implantation als eine angemessene prothetische
Versorgung nach einem Zahnverlust bezeichnet werden, die die Lebensqualitat

des Menschen deutlich verbessert.

34



241 Osseointegration und Sofortbelastung

Nach Branemark et al. [1977] spricht man von Osseointegration, wenn lebendes
Knochengewebe mit der belasteten Implantatoberflache ohne dazwischenliegen-
des Bindegewebe in Kontakt steht (Abbildung 12). Demnach liegt Osseointegrati-
on entsprechend histologischer Kriterien dann vor, wenn eine dauerhafte funktio-
nelle und strukturelle Verbindung zwischen dem organisierten lebenden Knochen-

gewebe und der Oberflache eines Implantats auch unter Belastung besteht.

In diesem Fall ist der Knochen spaltfrei direkt auf der Implantatoberflache angela-
gert. Somit wird die Osseointegration als das allgemein anerkannte Einheilungs-

prinzip in der dentalen Implantologie bezeichnet.

Abbildung 12: Lichtmikroskopisches Schnittbild (links) durch ein osseointegriertes
Implantat und den angrenzenden Knochen. Die Gewindegénge des
Titan (Ti)-Implantats sind mit Knochengewebe (bone, B) gefiillt. An
dem Gewinde finden sich Gebiete mit Weichteilgewebe (soft tissue,
ST, Haversscher Kanal, HC) [Sennerby et al. 1991], histologischer
Schnitt durch ein osseointegriertes Implantat (rechts).
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Sofortbelastung hingegen beschreibt die Sofortversorgung von eingebrachten Im-
plantaten mit Zahnersatz direkt bzw. bis zu 36 Stunden nach der Operation. Hier-
bei steht das eingesetzte Implantat sofort, teilweise in abgeschwachtem Male, flr

die Kaufunktion zur Verfugung.

Diese Sofortbelastung von Implantaten reduziert die Behandlungsdauer von Pati-
enten auf ein Minimum und tragt zur Kosteneinsparung bei. Als Voraussetzung fur
die Sofortbelastung sind neben dem Implantatsystem auch der Zustand des Kie-
ferknochens, die Implantatposition, eine gute Mundhygiene und die Grdolie der Be-

lastungen von groRer Bedeutung.

Nach Angaben von Brunski sind Implantate auch frihzeitig oder sofort belastbar,
wenn wahrend der Osseointegrationsphase die Mikrobewegungen einen Schwel-
lenwert von 100 um nicht Uberschreiten [Brunski 1992, 1993]. Im Fall einer Uber-
schreitung kann das Implantat nach klrzester Zeit den Oberflachenkontakt zum
Knochen verlieren. Dieser fehlende Kontakt fihrt zu einer nicht reversiblen binde-
gewebigen Einscheidung am Interface zwischen Implantatoberflache und Kno-
chen und zwangslaufig zu Implantatverlust. Die Untersuchung von Mikrobewegun-
gen ist klinisch nur schlecht zu realisieren. An dieser Stelle kdnnen statt dessen
experimentelle und numerische Methoden kombiniert in Betracht gezogen wer-

den.

Um die Sofortbelastung zu untersuchen, sollte die initiale Mikrobewegung des Im-
plantats vor der Osseointegration gemessen und ausgewertet werden. Dadurch
kénnen mdgliche Aussagen Uber Spannungen und Verzerrungen im umgebenden

Knochen getroffen werden.

Fur den Erfolg einer Implantation spielen Biokompatibilitat des Werkstoffes, geeig-
netes Design und Minimierung der Traumata bei der Operation eine sehr wichtige

Rolle. Im Folgenden werden diese Anforderungen erlautert.
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2.4.2 Implantatwerkstoffe

Bei der Herstellung von Implantaten kamen bereits zahlreiche, sehr verschiedene
Materialien zum Einsatz. So wurden schon Gold, Platin, Keramik und Guttapercha
am Ende des 19. Jahrhunderts als Implantatmaterial verwendet [Manski 1982].
Auch Legierungen wie rostfreier Stahl, Chrom-Kobalt-Molybdan und Platin-Iridium

wurden als Material eingesetzt [Newesely 1983].

Ziel aller dieser Versuche war, ein akzeptables Implantatmaterial zu entwickeln.
Dieses sollte aus biologischer und mechanischer Sicht einige Voraussetzungen
erfullen, besonders in Hinsicht auf Belastbarkeit und Biokompatibilitat. Materialien
wie Kalziumphosphate, Hydroxylapatite und Bioglaser erflllen aus biologischer
Sicht alle Voraussetzungen, sind aber brichig und daher fur mechanische Belas-
tungen nicht geeignet. Diese Materialien werden daher nur als Beschichtungen
von Metallimplantaten verwendet, die keine biokompatiblen Eigenschaften aufwei-
sen [Block et al. 1989, de Lange und Donath 1989]. Die Implantatwerkstoffe wer-
den nach ihrer Biokompatibilitat und der Reaktion des Implantatlagers in drei
Gruppen eingeteilt [Osborn und Weiss 1978, Wagner und Tetsch 1984]:

1. Distanzosteogenese (biotolerant):

Wenn die Einheilung unter Bildung einer bindegewebigen Kapsel mit paral-
lel zur Implantatoberflache verlaufender Faseranordnung erfolgt, spricht
man von Distanzosteogenese. Materialien wie z. B. Kunststoffe, Knochen-
zement (PMMA), Edelstahl und Chrom-Kobalt-Molybdan-Legierungen (Cr-
CoMo), die diese Eigenschaften aufweisen, werden in der Biodynamik als

biotolerant bezeichnet.
2. Kontaktosteogenese (bioinert):

Der direkte Kontakt zwischen Knochen und Implantat wird als Kontakt-
osteogenese bezeichnet. Bei den hierfur geeigneten Materialien, wie z. B.
Aluminiumoxidkeramik und Kohlenstoff, kann sich die Knochenanlagerung
bis in unmittelbare Nahe der Implantatoberflache vollziehen. Dadurch ent-

steht ein auch bei mikroskopischer Betrachtung direkter Kontakt zwischen
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dem alloplastischen Material und dem Knochen. Diese Materialien werden
als bioinert bezeichnet. Die Kontaktosteogenese wurde erstmals von Bra-
nemark et al. [1969] als Osseointegration und spater von Schrdder et al.

[1976, 1981] als funktionelle Ankylose bezeichnet.
3. Verbundosteogenese (bioaktiv):

Materialien wie Kalziumphosphate, Bioglaser und Hydroxylapatite (HA) sind
in der Lage, eine physikochemische Verbindung zwischen Materialoberfla-
che und Knochen auf molekularer und kristalliner Ebene herzustellen, hier-
bei spricht man von Verbundosteogenese. Sie zeichnen sich durch unter-
schiedlich starke Resorptionen bzw. Biodegradationen aus [Gottlander und
Albrektsson 1991, Osborn 1985] und werden als bioaktive Materialien be-
zeichnet. Der Begriff Bioaktivitat signalisiert die Reaktion zwischen Kno-
chen und Werkstoff durch den gemeinsamen Reaktionspartner Apatit. Da-

durch entsteht eine starke Bindung zwischen Werkstoff und Knochen.

Die in der enossalen Implantologie verwendeten Implantate werden heutzutage
meistens aus Titan gefertigt. Biometalle wie Titan oder Tantal gelten als bioinert.
An der Oberflache von Titan bildet sich spontan eine extrem stabile, korrosionsbe -
standige, nicht 16sliche, mit organischen Molekulen reagierende Oxidschicht, die

eine starke Bindung zu wachsendem Knochen ermdglicht.

Titan besitzt eine hohe Bruchfestigkeit und verursacht fast keine allergischen Re-
aktionen oder Sensibilisierungen. Daher kommt Titan fur den Knochen-Implantat-
Verbund und den Einheilprozess sowie die Osseointegration des Implantats in

den Knochen eine bedeutungsvolle Rolle zu.

38



2.4.3 Implantatdesigns

Neben dem Werkstoff spielt auch das Design eine sehr entscheidende Rolle. Es
wurden bereits verschiedene Designs und Formen erprobt. Anfang des 20. Jahr-
hunderts setzte Greenfield das erste zweiteilige Implantat [Greenfield 1913]. Da-
bei verwendete er ein korbférmiges, rundes Hohlimplantat aus einer Iridium-Platin-
Legierung. Dies liel3 er mehrere Wochen einheilen, bevor er es mit einer Zahnkro-
ne versah. 1938 nutzte Pinkney dann erstmals eine zylinderférmige Schraube als
Implantat, die mit einer Einheilkappe versehen war [Burch 1997]. Nadelartige Im-
plantate wurden vor allem durch Pruin und Scialom bevorzugt eingesetzt [Pruin
1974, Scialom 1965]. Linkow wiederum setzte auf Blattimplantate [Linkow 1972].

Die Implantologie fand hierdurch eine weltweite Verbreitung.

Bei den heutigen Implantaten kann man zwischen Makro- und Mikrodesign unter-
scheiden. Das Makrodesign beschreibt das Design des Implantats und dessen
Gewinde, wahrend es sich beim Mikrodesign um die mikroskopische Oberflache
handelt, die flur die Osseointegration und damit der Implantateinheilung von be-

sonderer Bedeutung ist.

Ziel ist dabei zum einen eine Maximierung der Kontaktflache zum umgebenden
Knochen, zum anderen eine biologische Aktivierung der Oberflache, beides durch
geeignete Materialien oder Beschichtungen. Dadurch kénnen dann mehr Osteo-
blasten an der Implantatoberflache gehalten werden, um den Knochenanbau zu
fordern. Die Oberflachenvergréfierung wird durch deren Mikrostrukturierung er-
reicht, dies kann sowohl durch abtragende (ablative) Techniken wie Atzen oder
Sandstrahlen als auch mittels auftragender (additiver) Techniken wie Titan-Plas-
ma-Beschichten erfolgen. Durch diese Oberflachenvergréflerung werden Span-
nungen reduziert und Spannungsspitzen vermieden und folglich ist eine optimale

Kraftverteilung gewahrleistet [Wennerberg 1996].

Bossler fand spater heraus, wie man Spannungsspitzen durch Abrundung der Im-
plantatspitze und der Gewindegrate reduzieren kann. Mit dieser MaRnahme wird
die Belastung gleichmaRiger Uber den Spitzenbereich verteilt und lokale Belas-

tungsmaxima vermieden [Bossler 1981].
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Durch die Auswahl eines geeigneten Designs kann so schon beim Einsetzen des
Implantats eine hohe Primarstabilitat gewahrleistet werden. Wahrend der Einheil-
phase erreicht das Implantat seine Sekundarstabilitat, in der eine Verwachsung
des Knochens mit der Oberflache des Implantats stattfindet. Fur ein optimales De-
sign gilt allgemein, dass die gesamte Oberflache des Implantats moglichst gleich-

mafig an der Kraftibertragung teilnimmt.

2.4.4 Operationstechnik und Insertionstiefe

Ein weiterer wichtiger Aspekt fur den Erfolg der Implantation ist die eingesetzte
Operationstechnik. Dabei geht es darum, die Traumata bei der Operation még-
lichst zu minimieren. Dies erfordert allerdings gewisse Anspriche an die Kenntnis-
se des Chirurgen sowie an die Methodik. Im Laufe der Zeit wurde die Methodik
des operativen Vorgehens zunehmend standardisiert und systematisiert. Es liegen
aber in den meisten Fallen bislang keine akzeptablen wissenschaftlichen Erkennt-
nisse vor [Koeck und Wagner 2004]. Man darf allerdings die patientenabhangigen
Faktoren, wie etwa Alter, Knochenqualitat, Mundhygiene und Belastungssituation,

fur den Erfolg einer Implantation nicht auRer Acht lassen.

Auch die Wahl einer passenden Insertionstiefe des Implantats stellt den Zahnarzt
oftmals vor schwierige Entscheidungen. Hierbei kann zwischen drei verschiede-
nen vertikalen Positionen der Implantatschulter unterschieden werden. Dies be-
zieht sich auf den knochernen Rand der Alveole (Limbus alveolaris). Liegt der Im-
plantathals oberhalb des Randes, so wird dies als suprakrestal bezeichnet. Das
Implantat kann aber auch bundig (epikrestal) oder unterhalb des Randes (sub-
krestal) eingesetzt werden. Die verschiedenen Variationen unterscheiden sich in
einer Tiefe von 1 bis 2mm in vertikaler Richtung. Abbildung 13 zeigt die schemati-

sche Darstellung aller drei Positionen als Ubersicht.

Die Implantathersteller bieten Arzten und Patienten ein breit gefachertes Angebot
an Designs und Dimensionen. Fur jedes Implantatdesign wird oftmals das darauf
abgestimmte chirurgische Protokoll vorgeschlagen. Sinn dieses Protokolls ist es,

Primarstabilitat in jeder Situation zu gewahrleisten.
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Abbildung 13: Unterschiedliche Insertionstiefen:
suprakrestal (links), epikrestal (Mitte) und subkrestal.

Beim Inserieren des Implantats soll der zwischen dem Abutment und dem Implan-
tathals entstehende Mikrospalt moglichst auf oder nur gering unterhalb des Gingi-
vaniveaus gelegt werden. Trotz korrekter Implantatinsertion kann es durch Re-
sorptionserscheinungen der periimplantaren Hart- und Weichgewebe zur Abgren-
zung des Implantathalses kommen. Hierbei ist eine durch Entzindungsprozesse
entstehende Abgrenzung von nekrotischem und gesundem Gewebe verantwort-

lich (Demarkation).

Als Folge kdnnen der dunkle titanfarbene Teil des Implantats sowie der Kronen-
rand sichtbar werden. Dies stellt im asthetisch sichtbaren Bereich ein Problem fur
die Patienten dar. Um diese storenden asthetischen Effekte zu reduzieren, wird
das Implantat oftmals tiefer in den Knochen versenkt. Dadurch wird ein sekun-
dares Sichtbarwerden des Implantats vermieden, was auch zu einem asthetisch
besseren Ergebnis fuhrt. Abhangig von Implantatdesign und Patientenfall sollte zu
Beginn der Behandlung eine optimale Insertionstiefe ermittelt werden, um eine er-

folgreiche Asthetik und Einheilung zu gewahrleisten.
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2.5 Tiermodell

Tierversuche kénnen in erheblichem MaRe helfen, die Funktionsweise des Kor-
pers und seine Reaktionen zu verstehen. Dabei hat sich die Wichtigkeit eines ge-
eigneten Tiermodells erwiesen. Dieses sollte, je nach zu untersuchendem Teilbe-
reich oder Organ, eine moglichst groRe Ahnlichkeit zum Menschen aufweisen, da-
mit die Ergebnisse Ubertragbar sind [Grinberg 1992, Held 1983, van Zutphen et
al. 1995]. Klaus und Buhr [1969] definierten das Tiermodell als ,ein Objekt, das
aufgrund einer Struktur- oder Funktionsanalogie zu einem entsprechenden Origi-
nal fur die Losung einer bestimmten Aufgabe verwendet wird, deren Durchflihrung
mittels direkter Operation am Original nicht mdglich ist“. Ein Tiermodell ist somit
lediglich eine Annaherung an morphologische, physiologische oder molekulare
Strukturen bzw. Funktionsablaufe [Grinberg 1992, Steible 2001, Weiss et al. 1996].

2.5.1 Tierschutz

Ein lebendiges Tier als Tiermodell zu wahlen, erfordert die Berucksichtigung einer
Reihe von tierschutzrechtlichen Bestimmungen, welche nicht verletzt werden dir-
fen. Das 1975 verabschiedete Tierschutzgesetz der Bundesrepublik Deutschland
verpflichtet im Grundsatz dazu, ,aus der Verantwortung des Menschen fiur das
Tier als Mitgeschopf dessen Leben und Wohlbefinden zu schitzen. Niemand darf
einem Tier ohne vernunftigen Grund Schmerzen, Leiden oder Schaden zufugen.”
(§ 1 Tierschutzgesetz). Dadurch hat jeder Forscher eine ethisch-moralische und
nach 15 Jahren Umsetzungszeit seit dem 01.01.1987 nun auch eine rechtliche
Verantwortung vor dem Gesetz. Dies erlaubt den Forschern nur unter strengen
Voraussetzungen mit einer sachgerechten Begrindung Experimente an Tieren
durchzufihren. Oft mussen die Tiere nach Durchfiuhrung der Untersuchungen ge-
totet werden, da ihr Wohlbefinden nicht ,vollstandig wiederhergestellt® werden
kann (Vergl. § 9, Abs. 2, Punkt 5 Tierschutzgesetz). Deshalb wird in dieser Arbeit
ein neues Tiermodell beschrieben, mit dem alle Arten von Knochenwundheilun-
gen und Umbauphanomenen um Implantate, Knochenersatzmaterialien und an-
dere Fullkorper aus klinischer, biomechanischer und histologischer Sicht studiert

werden konnen, ohne das Tier téten zu missen.
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2.5.2 Rentiere als Tiermodell

Das Rentier (lat. Rangifer tarandus) als Tiermodell und dessen Geweih als
Implantat-Lager wurde von Prof. Gerhard Wahl und Dr. Marcus Abboud an der
Universitat Bonn etabliert und fur den Zweck der Untersuchungen des Einheil-
verhaltens von Implantaten im umgebenden Knochen mit der Patentschrift
DE 10 2006 014 169 A1 vorgeschlagen. Im Folgenden sind die wesentlichen
Aspekte entsprechend des Patents aufgelistet. Das Wachstum des Geweihs ist
eine typische enchondrale Knochenentwicklung (enchondrale Ossifikation, Ver-
knécherung von innen), ahnlich der des humanen Ro&hrenknochens [Bax-
ter et . 1999, Li et al. 2001]. Das Wachstum findet am distalen Ende der Geweih-
verzweigungen statt. Dieser Prozess dauert drei bis vier Monate an und fihrt zu
einer vollstdndigen Regeneration des Geweihs. Dabei kdnnen Wachstumsraten
von bis zu einigen Zentimetern am Tag beobachtet werden. Abgesehen von den
hohen Wachstumsraten lauft der Wachstumsprozess wie beim langen menschli-
chen Knochen ab. Hierbei bildet sich zunachst eine primare unreife Form des
Knochens, der sogenannte Geflechtknochen. Dieser entsteht vor allem dann,
wenn Knochengewebe besonders schnell wachst. In dieser Phase sind Geflecht-

knochen aufgrund der unausgerichteten Faserstruktur nicht sehr belastungsfahig.

Der Geflechtknochen ist ebenso wie die AuRenflache aller Knochen mit einer din-
nen Gewebeschicht, dem Periost, bedeckt, welche ernahrende und regenerative
Funktionen Ubernimmt. Der Geweihdurchmesser vergroRert sich nach und nach
durch Anlagerung von Periost [Ronning et al. 1990]. Diese Art von Wachstum wird
als appositionelles Wachstum bezeichnet. Somit ist das Geweih aus histologi-
scher Sicht ein adaquates Modell fir die Darstellung des Knochenwachstums im
Tiermodell. Aus biomechanischer Sicht sind beim Knochen die Materialparameter
von Kortikalis und Spongiosa relevant. Untersuchungen an Rentiergeweihen ha-
ben gezeigt, dass das elastische und das Bruchverhalten im Wesentlichen mit
dem Verhalten menschlichen Knochens vergleichbar sind [Currey 1989, Li 2003,
Vashishth et al. 1997, 2000, 2003]. Es eignet sich daher auch aus biomechani-

scher Sicht sehr gut fur die Untersuchung der Knochenbelastung um Implantate.
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2.5.3 Eigenschaften des Rentier-Geweihs und Vorteile

Auch die Vorteile des Rentiergeweihs sind in der Patentschrift prazise zusammen-
gefasst. Der Vorteil eines Rentiergeweihs liegt darin, dass bei ahnlichem biologi-
schen und mechanischen Verhalten das Rentier keine festen Abwurf- und Wachs-
tumszeiten fur das Geweih hat. Dies bedeutet, dass in einer kleineren Herde stets
Tiere aufzufinden sind, deren Geweih in einer fir die Tierstudie glinstigen Wachs-
tumsphase ist. Daher ist man nicht an die Wachstumssaison gebunden, wie es bei
Hirschen oder anderen geweihtragenden Tieren der Fall ware. Allerdings tragen
nur beim Rentier beide Geschlechter ein Geweih. Die Geweihe der Rentiere sind

zum Teil unregelmafig und asymmetrisch und bei zwei Tieren niemals identisch.

Das Geweih des Mannchens ist mit einer Lange von 50 bis 130 Zentimeter deut-
lich grélier als das des Weibchens, welches nur 20 bis 50 Zentimeter lang wird.
Das Geweih des Mannchens wird im Herbst abgestolien — das der Weibchen im
Frahjahr.

Durch Steuerung uber das Hormon Testosteron wachsen aus der Stirn der Tiere
aus Rosenstdocken (zapfenférmigen Knochengebilden) Knochenstangen, die mit
fortschreitendem Alter und je nach Art des Tiers Verzweigungen (Enden, Spros-
sen) oder Schaufeln bilden konnen. Geweihe werden aus Knochensubstanz gebil -
det (nicht aus Horn) und wahrend der Wachstumsphase Uber eine kurzbehaarte
Haut, den Bast, durch Blutgefale versorgt. Nach Abschluss des Wachstums
trocknet der Bast aus und wird vom Tier an Blschen und Baumen abgestreift (ge-
fegt). Im Herbst bis Spatherbst des Jahres bildet sich zwischen Geweih und Ro-

senstock eine Demarkationslinie (Trennfuge), an der das Geweih abbricht.

Die regelmalRigen Geweihwechsel erlauben Knochenuntersuchungen an Ge-
weihen und lassen damit histologische Untersuchungen zu, ohne dass dem Tier
ein bleibender Schaden zugefugt werden musste. Hervorzuheben ist, dass die
Versuchstiere, im Gegensatz zu herkdbmmlichen Untersuchungsmethoden, fur die
anschlielenden histologischen und biomechanischen Studien nicht geopfert wer-

den mussen.

44
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Haut
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Spongiosa

Abbildung 14: Rentierkuh mit neu gewachsenem Geweih. Rechts ist der
Querschnitt eines Geweihs, bestehend aus Bast, Kortikalis
und Spongiosa, im Detail zu sehen.

Untersuchungen an Geweihen im Vergleich zu intraoralen Untersuchungen bieten
den entscheidenden Vorteil, dass die Belastung auf Implantate im Geweihkno-
chen mit einer frei definierten Kraft und Richtung sehr genau und zielgerichtet auf-
gebracht werden kann. Die Tiere werden weder bei der Nahrungsaufnahme noch
bei der Fortbewegung durch die Belastungsvorrichtung gestért. Da Geweihe wah-
rend der aktiven Wachstumsphase von dem empfindlichen Bast geschutzt sind,
vermeiden die Tiere unnotigen und in dieser Phase sehr schmerzhaften Revier-
kampf oder Kontakt mit dem Geweih an Fremdflachen (z. B. Aste, Baume usw.).
Damit sichern sie den Verbleib von technischen Vorrichtungen, wie der Belas-

tungsvorrichtung, am Geweih.

Abbildung 14 zeigt den Querschnitt eines Geweihs. Die Knochenstruktur, beste-

hend aus Kortikalis und Spongiosa, ist deutlich erkennbar.
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3 Konstruktion des Kau-Simulators

Um die komplexen Knochenumbauphanomene im umgebenden Knochen eines
Implantats in einem Rentiergeweih untersuchen zu kénnen, sollten spezielle Gera-
te und Software entwickelt werden. Dabei durfen durch den Einsatz solcher Gera-
te keine Belastungen und Gefahren fur das Tier entstehen. Im Rahmen des Ren-
tierprojektes wurde ein biomechanisches Belastungssystem, der Kau-Simulator
(KauSi) entwickelt. Das System ist in der Lage, die Krafte aus der Kaubelastung,
die auf die einzelnen Zahne im menschlichen Kieferknochen einwirken, zu simu-
lieren. Dabei sollten in Rentiergeweihe inserierte Implantate mit einer definierten

Kraft in bestimmten Intervallen belastet werden.

Die Belastung des Implantats kann sowohl vertikal als auch lateral durchgefuhrt
werden. Die notwendige Verwaltung der Daten und Belastungsprotokolle wurde
mit Hilfe eines Mikrocontrollers (uC) realisiert. Uber eine serielle Schnittstelle (RS-
232) werden die Daten und Mess-Protokolle zwischen PC und pC ubertragen.
Form und Art des Geweihs erfordern eine besondere Konstruktion fir die Befesti-
gung des Systems am Geweih. Diese muss moglichst leicht und stabil sein, um
eine sichere und rutschfreie Befestigung des Systems zu ermdglichen. Abbil-

dung 15 zeigt die schematische Darstellung des KauSi.

DC-Motor

Mike \

Power
electronics

pP with A/D

converter 1 RS232 |

Laststempel |
RS232
Geweih mit
inseriertem RF RF
Implantat Implantat Transceiver Transceiver
RF Link
Abutment

Kortikalisschraube

Abbildung 15: Grundprinzip des Belastungssystems KauSi (Schema).
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3.1 Hardware

Die Hardware besteht aus einer mechanischen Belastungseinheit und einer elek-
tronischen Steuereinheit. Die Belastungseinheit umfasst einen Tragerring, der am
Rentiergeweih befestigt wird, und einen Druckstempel mit motorischem Antrieb fur
die Kraftibertragung. Die Steuereinheit dient zur Ansteuerung des Motors ent-
sprechend eines vorgegebenen Belastungsprotokolls sowie zur Erfassung der
aufgebrachten Krafte. Ihre Hauptplatine bearbeitet die von der Controllereinheit
durchgeleiteten uC-Signale und ist fur die Stromversorgung auch der Belastungs-

einheit zustandig. Weiterhin verbindet sie alle Einheiten miteinander.
3.1.1 Belastungseinheit

3.1.1.1 Motor

Die Belastung des inserierten Implantats im Rentiergeweih sollte kontrolliert
durchgefuhrt werden. Dies erfordert einen Antrieb, der das Implantat mit Kraften
bis zu 100N vertikal belasten kann. Gewicht, Laufgeschwindigkeit und Stromver-
sorgung spielen ebenfalls eine sehr wichtige Rolle. Fur den Antrieb wurde deshalb
ein Linearaktor Motor Mike der Marke Oriel (LOT-Oriel GmbH & Co. KG, Darm-
stadt, Deutschland) eingesetzt (Abbildung 16).

Bei diesem handelt es sich um einen Linearmotor, der mit einer DC (Gleichstrom)-
Eingangsspannung von bis zu 12 Volt versorgt werden kann. Dieser zeichnet sich
durch seine besonders ruhigen Laufeigenschaften aus. Eine maximale Kraft von
ca. 150N kann bei maximaler Eingangsspannung erreicht werden. Die maximale
Geschwindigkeit betragt dabei 270 um/s. Um die Belastungseinheit moglichst
leicht und kompakt zu gestalten, wurde der Motor in diesem Projekt mit einer Ein-
gangsspannung von nur 9 Volt aus einer Batterie versorgt. Damit kdnnen noch

Krafte bis zu 70N und eine Geschwindigkeit von ca. 180 um/s realisiert werden.
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Fldhrungsbolzen
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7

Spindelfihrung Spindel Getriebe

Abbildung 16: DC-Motor Mike der Marke Oriel und Schemazeichnung (unten).

Der Motor besteht im Lieferzustand aus dem Motor selbst, Getriebe, Gehause und
einer Spindel, welche vor und zurick bewegt wird (Abbildung 16). Um das Ge-
wicht der Belastungseinheit zu reduzieren, wurde das Edelstahlgehause um die
hinteren 2/3 seiner Lange gekurzt und spater mit einer selbstkonstruierten Schutz-

hialle aus Carbon versehen (Kapitel 3.1.3).

3.1.1.2 Tragerring

Der Tragerring dient zur Fixierung des Linearmotors auf dem Geweih. Er sorgt da-
fur, dass der Druckstempel des Motors vertikal zum Implantat-Abutment gerichtet
ist. Dadurch ist es mdglich, die intraoralen Belastungen durch Okklusionen auf
das Implantat zu simulieren. Motor und Tragerring werden mit Hilfe von drei Korti-
kalisschrauben mit Titankopf am Rentiergeweih befestigt. Die Schrauben weisen
eine um 120° versetzte Anordnung auf und damit kann der Tragerring fir ver-

schiedene Geweihdicken und -formen eingesetzt werden (Abbildung 17).
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Abbildung 17: Die Belastungseinheit besteht aus einem Trégerring und einem
Linearmotor, der vertikal an diesem angebracht ist (links).
Die Belastungseinheit wird mit Hilfe des Trégerrings an dem
Geweih befestigt, indem dieser mit drei Kortikalisschrauben,
die eine um 120° versetzte Anordnung aufweisen, fixiert wird.

Aufgrund der stabilen Konstruktion bleibt die Belastungseinheit rutschfest auf dem
Geweih verankert. Die ersten Untersuchungen zeigten, dass die urspringliche
Form der Spitze fir einen Einsatz auf dem Geweih nicht geeignet ist. Sie flhrte
zum Abbau des Knochens an den Kontaktpunkten, weil die Knochendichte eines
Geweihs wesentlich geringer ist als die eines menschlichen Knochens. Um einen
besseren Halt der Schrauben zu ermdglichen, wurden die Schraubenkdpfe nadel-
artig abgedreht (Abbildung 18).

Bast

Eine der drei Kortikalis

Kortikalis-Schrauben Spongiosa

Abbildung 18: Neues Design der Schraubenspitze, die in die Spongiosa reicht.
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Abbildung 19: Funktionsweise der Steuereinheit des KauSi (Schema).

Die Idee bestand darin, die Spannung in das Innere des Geweihs zu leiten, um
Spannungsspitzen auf der Oberflache zu vermeiden. Eine gleichmallige Span-
nungsverteilung verhindert die direkte Beanspruchung der dinnen Kortikalis-
schicht und sorgt dafir, dass die Spannung auch an die Spongiosa weitergeleitet

wird, wodurch insgesamt eine bessere Spannungsverteilung erzielt werden kann.

3.1.2 Steuereinheit

Die Steuereinheit dient zur Ansteuerung des Motors und stellt die Verbindung zwi-
schen pyC und anderen Einheiten dar. Die Steuereinheit besteht aus einer Haupt-
platine mit Steuer- und Leistungselektronik und einer Controllereinheit. Kern der
Steuereinheit ist der auf der Controllereinheit eingebaute uC. In Abbildung 19 ist

die Funktionsweise der Steuereinheit schematisch dargestellt.

3.1.2.1 Controllereinheit

Als Controllereinheit wurde das microMODUL-8051 LP (PHYTEC Messtechnik
GmbH, Mainz, Deutschland, Abbildung 20) mit integriertem Analog/Digital (A/D)-
Wandler gewahlt. Das microModul enthalt einen 8051-kompatiblen Prozessor
(Dallas DS80C323, Texas Instruments Incorporated, Dallas, Texas, USA) und ver-
fugt uber 128 kB RAM. Die darauf befindliche Pufferbatterie sorgt fur den Erhalt
der im RAM abgelegten Daten bei einem moglichen Stromausfall. In diesem Fall

bleiben die Daten so bis zu zwei Jahre im Speicher erhalten.
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Abbildung 20: Front- (links) und Riickansicht des im KauSi verwendeten
microMODUL-8051 LP.

Der eingebaute A/D-Wandler ist vom Typ TLV2543. Er hat elf Eingangskanale mit
jeweils 12 bit Auflésung und bendtigt eine Wandlungszeit von 10 ys. Mit dem
ebenfalls eingebauten Spannungsreferenz-Chip ist die Erfassung von analogen
Eingangsspannungen im Bereich von 0 bis 2,5 Volt moglich. Die Kommunikation
mit dem A/D-Wandler wird tber das Input/Output (I/O)-Register ausgefiihrt. Das
microMODUL verflgt weiterhin Uber einen integrierten Stromsparmodus. In die-
sem Zustand werden nur noch die wichtigsten Elemente, die fur den Aufweckpro-
zess und die Datensicherung verantwortlich sind, durch die Pufferbatterie mit
Strom versorgt. Die hierfir bendtigte Stromaufnahme betragt 10 pA. Somit kann
die Betriebsdauer von einigen Tagen auf mehrere Monate (ausreichend flr den

geplanten Untersuchungszeitraum) verlangert werden.

3.1.2.2 Hauptplatine

Die Aufgabe der Hauptplatine besteht darin, die verschiedenen Einheiten der
Steuerung untereinander zu verbinden. Dabei wurde das Design so gewahlt, dass
moglichst wenig Platz in Anspruch genommen wird. Aus Platz- und Gewichtsgriin-
den — schlieflich soll die gesamte Steuereinheit vom Rentier mitgefluihrt werden —
sollten alle MaRe moglichst kompakt gehalten werden. Die Mindestgrof3e ergibt
sich aus den Mallen der Controllereinheit sowie der beiden Batteriehalterungen.
Die Steuer- und Leistungselektronik zur Motoransteuerung sind aus Platzgrinden
direkt auf der Hauptplatine unterhalb der aufsteckbaren Controllereinheit unterge-

bracht, wo auch das Kabel zur Belastungseinheit angelotet ist.
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Abbildung 21: Das Layout beider Leiterplattenseiten Vorder- (blau) und Riickseite
der Hauptlpatine (ibereinander gelegt abgebildet (oben) und ent-
sprechend ausgerichtete Hauptplatine nach Fertigung.

Da die Dicke ebenfalls durch die Controllereinheit vorgegeben ist, wurde die Funk-
einheit (Kapitel 3.1.2.5) platzsparend uber einem Batteriefach platziert. Sowonhl
Controllereinheit als auch Funkeinheit verfligen Uber Steckleisten, tUber die sie mit
der Hauptplatine verbunden sind. Zwei Batteriefacher dienen zum einen der Auf-
nahme des 9 Volt-Blocks zur Versorgung der Belastungseinheit, zum anderen der
Versorgung der Steuereinheit, deren Spannung durch die Controllereinheit und
Funkeinheit vorgegeben ist. Diese wird Uber drei 1,2 Volt-Akkus zur Verfugung ge-
stellt. Im Zwischenbereich befindet sich eine Steckkupplung der seriellen Schnitt-
stelle. Das fertiggestellte Hauptplatinen-Design (Abbildung 21) misst 120 mm mal

60 mm.
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3.1.2.3 Motorsteuerung

Im Folgenden soll die elektronische Schaltung zur Motorsteuerung beschrieben
werden. Um einen Drehrichtungswechsel des Motors zu ermoglichen, wird dieser
durch eine sogenannte H-Bruckenschaltung umgepolt (MOSFET-H-Brucke, Abbil-
dung 22, rechts). Diese kann mit Hilfe von vier Transistoren (MOSFETS) realisiert
werden und besteht aus zwei mal zwei in Reihe geschalteten Transistoren mit je-
weils einer Freilaufdiode in Sperrpolung. In der Mitte zwischen den beiden Halften
liegt dann der zu steuernde Gleichstrommotor (zwischen D1/2 und D3/4). Die H-
Bricke kann aber auch als fertiges Bauteil erworben und in Kombination mit pas-

siven Bauelementen eingesetzt werden.

In dieser Arbeit wurde der integrierte Schaltkreis ZXMHCG6AO07T8 der Marke Zetex
(Zetex GmbH, Muinchen, Deutschland) verwendet. Hierbei handelt es sich um
eine MOSFET-H-Brtcke im SM-8-Gehause, die das Design von Motoransteuerun-
gen vereinfacht und gleichzeitig den Platzbedarf auf der Leiterplatte reduziert, da
der IC vier diskrete MOSFETSs ersetzt (Abbildung 22).

Die Kombination der integrierten n- und p-Kanal-MOSFETs bietet relativ kleine
ON-Widerstande von lediglich 0,3 Q bzw. 0,425 Q bei einer dennoch hohen Durch-
bruchspannung von 60 Volt. Der IC verfugt Uber vier Kontrollports, welche Rich-

tung und Zustand des Motors definieren.
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Abbildung 22: Die MOSFET-H-Briicke (rechts) im SM-8-Gehéuse
(ZXMHCG6AOQ7TS, links).
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Es ist zu beachten, dass die vier Gates G1, G2, G3 und G4 immer einen von vier
definierten Zustanden haben mussen (Tabelle 1). Somit sollen an diesen vier Ga-
tes jeweils paarweise Uber Kreuz stets entweder der definierte Strom fir logisch 1

(High) oder GND fur logisch 0 (Low) nach Tabelle 1 anliegen.

Motorzustand Gy G Gs Gs
Vorfahren 1 0 1 0
Zurlckfahren 0 1 0 1
Blockiert (Bremse) 1 1 1 1
Aus 0 0 0 0

Tabelle 1: Die vier definierten Motorzustdnde im Uberblick.

FuUr die Ansteuerung des ICs bendtigt man weitere passive Bauelemente, welche
die schwachen Signale des uCs verarbeiten konnen. Zu diesem Zweck wurden
zur Verstarkung und Konvertierung der Signale eine Kombination aus zwei n-Ka-
nal-MOSFETs (BS170F), Widerstande und Potentiometer eingesetzt. Sie sorgen
daflr, dass die Gates stets in einen sauberen logischen Zustand versetzt werden.
Abbildung 23 zeigt die schematische Darstellung des Schaltkreises in der Uber-

sicht.
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Abbildung 23: Schematische Darstellung des Schaltkreises fiir die Steuerung des
Motors: durch die eingehenden Signale kbnnen Motorbewegungen
realisiert werden.
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3.1.2.4 Kommunikationsschnittstelle

Eine reibungslose Kommunikationsverbindung zwischen dem KauSi und einem
PC zur Uberwachung und Abfrage von Ergebnissen ist von besonderer Bedeu-
tung. Es sollte auch ermdglicht werden, das Belastungsprotokoll je nach Bedarf zu
andern oder gar neu definieren zu kdnnen. Die Datenlbertragung zwischen KauSi
und PC erfolgt Uber eine RS-232. Hierbei kdnnen zwei verschiedene Methoden fur
die Datenubertragung Uber serielle Ports angewendet werden: zum einen eine
Kabel-, zum anderen eine Wireless-Verbindung durch Funkibertragung. Beide

Methoden wurden in den KauSi integriert.

Ein wesentlicher Vorteil der Kabelverbindung ist die storfreiere Datentbertragung
im Vergleich zur Funkverbindung. Mit der Kabelverbindung lassen sich dicht bei-
einander liegende Gerate bedienen, ohne dass diese sich gegenseitig stéren.
Durch den Einsatz dieser Methode kann auch die Aufweckfunktion des uCs Uber
die serielle Schnittstelle genutzt werden. Dies ist bei der Funkmethode so nicht
moglich, weil das Funkmodul im Stromsparmodus ausgeschaltet ist. Es sind daher
Wartezeiten bis zum nachsten Aufweck-Alarm zu berucksichtigen. Folglich ist im
Gegensatz zur Funkverbindung eine Kommunikation mit dem KauSi via Kabel im-
mer moglich. Diese Methode ist dadurch vor allem auch bei der Operation, also

dem Montieren des Gerats an das Geweih, sehr nitzlich.

Die Unflexibilitat ist ein wesentlicher Nachteil der Kabelverbindung. Durch die be-
grenzte Lange der Kabel ist die Bewegungsfreiheit des Bedieners stark einge-
schrankt. Dazu kommt, dass bei jeder Kontrolle das Tier gefangen und das Gerat
uber das Kabel mit dem PC verbunden werden muss. Dies bedeutet unerwiinsch-
ten Stress fur das Tier und dessen Pfleger. Die Verbindung erfolgt Uber ein selbst
gefertigtes, abgeschirmtes, vieradriges Kabel — um es so kompakt und dinn wie
mdglich halten zu kdnnen, wurde auf ein herkdmmliches RS-232-Kabel verzichtet.

Dies war fir eine kompakte Dimensionierung des Simulators notwendig.

Es wurde ein dunnes Signalkabel mit einem Miniaturstecker (LEMO Elektronik
GmbH, Minchen, Deutschland) benutzt. An die Computerseite des Kabels wurde
ein RS-232-Stecker angelotet.
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Das Kabel wurde mit einem Abschirmschlauch und einem Strumpfschlauch iso-
liert. Somit kann das Kabel fur storungsfreie Datenubertragung eingesetzt werden,

ohne einen Einfluss auf nahestehende Funkmodule und Gerate zu haben.

Bei den vier Adern handelt es sich um RXD (Receive Data, Leitung fir den Emp-
fang von Daten), TXD (Transmit Data, Leitung fur ausgehende Daten), GND
(Ground, Signalmasse) und eine Aufwecksignal-Leitung. Auf dem RS-232-Stecker
wurde ein Tastknopf angebracht. Durch die Betatigung dieses Knopfes wird die
Aufwecksignal-Leitung direkt mit der Signalmasse verbunden, was einen Interrupt
an den uC auslost und ihn so aufweckt. Dies ermdglicht eine unmittelbare Verbin-

dung zum KausSi, die unabhangig von geplanten Aufweckzeiten ist.

3.1.2.5 Funkeinheit

Im Gegensatz zu Kabelverbindungen ermdglichen Funkverbindungen mehr Flexi-
bilitat. Dadurch lassen sich die an das Rentiergeweih angebrachten Gerate

schneller und schonender bedienen, ohne die Tiere fangen zu mussen.

Die drahtlose Verbindung wird heute vielfach in Haushalten und Buros zur Vernet-
zung von PCs und anderen Geraten eingesetzt. Abhangig vom Einsatzbereich
dieser Methode variiert die Frequenz und Reichweite der Funkwellen. Der Fre-
quenzbereich reicht von wenigen MHz bis hinauf zu 300 GHz. In viele Anwendun-
gen werden sehr schnelle Verbindungen und groRere Bandbreiten bendtigt. Dank
Hochfrequenztechnik kdnnen solche komplexen, schnellen Funknetze realisiert

werden.

Dabei spielt der Frequenzbereich eine sehr wichtige Rolle und darf nicht vernach-
lassigt werden. Es existieren wichtige Richtlinien und rechtliche Grundlagen, wel-
che nicht Uberschritten werden dirfen. Neben dem ISM-Band (434 MHz, 70 cm),
den WLAN/RLAN-Bandern (2,4 und 5GHz, 13 und 6¢cm) darf auch das SRD-
Band (868 MHz, 35cm) privat genutzt werden, welches sich wegen seiner noch
eher seltenen Nutzung und der vorgegebenen geringen Reichweite als praktika-

belstes erweist.
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Die restlichen Frequenzen werden flr besondere (militarische und o6ffentliche)
Zwecke genutzt, sind fur zuklnftige Nutzung reserviert oder es bedarf besonderer
Nutzungsarten, Sendeleistungen, Bewilligungen oder Lizenzen. Als problematisch
erweist sich dabei vielfach, dass diese Funkverbindungen im Hochfrequenz-
bereich sich diesen mit in der Allgemeinheit haufig vorkommenden, freizligig nutz-
baren Geraten (Notebooks, Telefone, Freisprecheinrichtungen, Babyphones,
Uberwachungstechnik etc.) teilen miissen. Ein parallel betriebenes drahtloses Ge-
rat oder auch eine andere Funkanwendung im selben Frequenzbereich kann die
Ubertragungsrate drastisch reduzieren oder sogar zu einem Verbindungsabbruch
fihren. Durch den Einsatz von Filtern in Software und Hardware kdnnen diese

Stérungen abgefangen und so eine fehlerfreie Verbindung ermdglicht werden.

Fur den Zweck der drahtlosen Verbindung wurde in dieser Arbeit ein Transceiver-
Modul DR3001 des Herstellers RFM (RF Monolithics Inc., Dallas, Texas, USA)
eingesetzt (Abbildung 24). Der in dieser Arbeit eingesetzte uC verfugt Uber zwei
unabhangige serielle Schnittstellen. So konnte die zweite Schnittstelle direkt far

die Verbindung uber Funk genutzt werden.

DR3001 Pin Out

RF

GND RFIO

b Nt

14 13
AGC/VCC Y1 12 C CTRO
PKDET ) 2 11 C CTR1
RXBBO )3 10 ¢ GND
RX DATA ) 4 gCvece

TXIN )5 8 C LPF ADJ

6 7

" o

GND GND

Abbildung 24: Transceiver-Modul DR3001 des Herstellers RFM (links) auf Sende-
platine gelétet und dessen Pinbelegung (rechts).
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Das DR3007-Modul zeichnet sich durch eine gute Sendeleistung bei geringem
Stromverbrauch und sein kleines Format (1,778 mal 1,778 cm) aus. Das Modul ar-
beitet im Frequenzbereich von 868,35 MHz und ist fir den Kurzstreckeneinsatz

sehr gut geeignet.

Es konnen Datenraten von 2,4 bis 115,2kBaud durch kleinere Anpassungen am
Modul realisiert werden. Diese lassen sich mittels eines uUber die Internetseite des
Herstellers downloadbaren Programms leicht ermitteln. Es handelt sich dabei um
einige passive Bauelemente, die angepasst werden mussen. Das RF-Modul kann
mit Spannungen von 2,7 bis 3,6 Volt versorgt und daher sehr gut mit dem micro-
MODUL-8051 LP kombiniert werden. Der Stromverbrauch liegt im Empfangsmo-
dus bei 4,5mA und im Sendemodus bei 12 mA. Eine zusatzliche Stromsparfunk-
tion sorgt fur einen sehr kleinen Stromverbrauch im Schlafmodus von 7 pA. Dies
ermdglicht eine Reduktion des Energieverbrauchs sowie eine erhdhte Energieeffi-

zienz.

In Kombination mit einer geeigneten zusatzlichen Schaltung lasst sich das
DR3001-Modul sehr zuverlassig bedienen. Die maximale Ubertragungsrate wird
durch Frequenz und Bandbreite bestimmt. Beim Sendemodus des DR3007-Mo-

duls kann zwischen zwei verschiedenen Sendemodi unterschieden werden:

Beim On-Off-Keying (OOK)-Sendemodus handelt es sich um die einfachste Form
einer Amplitudentastung. Diese erfolgt durch Ein- (1) und Austasten (0) des Tra-
gersignals. Ist eine Tragerfrequenz vorhanden, entspricht das einer digitalen 1, ist
keine vorhanden, handelt es sich um eine digitale 0 (Abbildung 25, unten). Das
OOK ist hinsichtlich des Frequenzspektrums nicht sehr effizient und kann nicht

zwischen 0 und Unterbrechung unterscheiden.

Beim Amplitude-Shift-Keying (ASK)-Sendemodus bleibt die Tragerfrequenz kon-
stant, die Trageramplitude andert sich (Abbildung 25, Mitte). Durch die Modulation
des Tragersignals mit dem Digitalsignal werden sogenannte Burst-Signale im

Rhythmus des digitalen Modulationssignals erzeugt.
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Abbildung 25: Amplitudentastung bei Amplitude-Shift-Keying (ASK) und On-Off-
Keying (OOK).

Der Zustand und Sendemodus des RF-Moduls kann durch zwei Kontrolleingange,
CTRO und CTRA1, definiert werden. Tabelle 2 zeigt den Zustand des RF-Moduls
bezuglich dieser beiden Kontrolleingange. Um die logischen Zustande an diesen
beiden Ports exakt definieren zu kdnnen, wurden diese Uber zwei separate Tran-
sistor-Schaltungen geschaltet. Dadurch kdnnen im ausgeschalteten Zustand die

Kontrolleingange Uber einen Widerstand direkt mit der Masse verbunden werden.

RF-Modul-Zustand CTRO CTR1
Empfangsmodus 1 1
Sendemodus OOK 1 0
Sendemodus ASK 0 1
| Schlafmodus 0 0

Tabelle 2: Modi des DR3001-Moduls.

Die Sendeleistung kann durch den Strom, der tUber den Pin TXMOD des RF-Mo-
duls flie3t, eingestellt werden. Sie kann durch Wahl eines passenden Widerstands
gedrosselt oder bis 1,4 mW erhoht werden. Dies entspricht dann einer maximalen
Stromstarke von ca. 650 yA am TXMOD-Pin.
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Abbildung 26: Sendeleistung des im DR3001-Modul verwendeten Chips
RF-TR1001 [nach Hersteller-Datenblatt].

Somit ist die Sendeleistung leicht exponentiell zur Stromstarke (Abbildung 26).

Der Ausgang des RF-Moduls (RXDATA) kann jedoch kaum Strom treiben. Mit ei-
nem Signal-Transistor (MMBT2222A, Freescale Semiconductor, Inc., Austin, Te-
xas, USA) sollten die schwachen Signale des DR3001-Moduls verstarkt und fur
den pC bereitgestellt werden. Dabei darf der Widerstand am Gate nicht zu grof}
sein, da sonst der Strom wieder zu klein wird. Es ist hierbei zwischen zwei ver-
schiedenen Schaltungen von RXDATA (Pin 4) zu unterscheiden. Es handelt sich

dabei entweder um einen inversen oder nicht-inversen Ausgang (Abbildung 27).

Um eine absolute 0 am Port RXDATA beim Sende- und Schlafmodus zu definie-
ren, muss man eine nicht-inverse Treiber-Schaltung nutzen. Somit kénnen kleine
Rest-Spannungen gegen den Widerstand am Drain flieRen. Fir die Ansteuerung

des TXMOD-Pins wurde ebenfalls eine nicht-inverse Treiber-Schaltung eingesetzt.
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Abbildung 27: Inverses (links) und nicht-inverses (rechts) Design des Daten-Aus-
gangs (Pin 4).

Dadurch kann dieser bei Abschaltung und im Empfangsmodus tber einen Wider-
stand direkt mit der Masse verbunden werden. Dies war fur eine einwandfreie
Funktionalitat des RF-Moduls notwendig, da sonst fortwahrend Storsignale emp-
fangen und verarbeitet werden. In einem Inverter-Design hingegen fliel3t auch bei

Abschaltung und im Empfangsmodus immer Strom Uber den Transistor.

3.1.2.6 Antenne

Fur die optimale Ausnutzung der Sendeleistung des RF-Moduls wird eine Antenne
mit einer guten Effizienz bendtigt. Antennen stellen den Ubergang zwischen lei-
tungsgefihrten Wellen und dem freien Raum dar. Eine Abstrahlung erfolgt bei un-
geschirmten, unsymmetrischen Stromen. Dabei gibt es eine groRe Auswahl an
Antennenformen und -grofden, aus denen man — abhangig vom Einsatzbereich —
ein passendes Antennendesign wahlt. Hierbei sind fur eine bessere Empfangs-

und Sendeleistung einige Grundregeln zu beachten.

Das optimale Design ist abhangig von der Wellenlange 1 und damit von der Fre-
quenz des Funks (Abbildung 28).

Es gilt: i=7 : (34)

Bei einer Frequenz von 868,35 MHz betragt die Wellenlange im Vakuum:

299792 458 m/ s
868350000 Hz

=0,3452m . (35)
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Abbildung 28: Wellenlénge J. einer sinusférmigen Transversalwelle.

Bei einer Stabantenne soll die Lange dann ein Vielfaches von 4/4 betragen. Stab-
antennen sind einfache und zugleich leistungsstarke Antennen. Sie bestehen, wie
der Name schon sagt, aus einem Stab, dessen Lange von der Wellenlange der
Empfangsfrequenz abhangt. Der Durchmesser d einer Stabantenne muss ver-
nachlassigbar klein gegenuber der Wellenlange sein. Anderenfalls kann der Strom
im Leiter nicht mehr als Linienstrom betrachtet werden und dadurch muss die
Stromverteilung Uber das gesamte Leitervolumen bertcksichtigt werden. Staban-

tennen konnen fur verschiedenste Frequenzbereiche eingesetzt werden.

Eine 4/4-Antenne ist genau eine viertel Wellenlange lang:
A
h==).
(h=7) (36)

Der Stabdurchmesser d ist sehr viel kleiner als die Stabhdhe /4. An ihrem oberen
Ende weist die Stabantenne immer einen Stromknoten sowie einen Spannungs-
bauch auf. Am unteren Ende zeigt sie stets einen Strombauch und einen Span-
nungsknoten. Die ideal leitende Flache liegt auf Nullpotential. Das untere Ende
der Antenne dient als Speisepunkt. Hier wird ein HF-Generator angeschlossen,

dessen Schwingung auf die entsprechende Wellenlange 1 eingestellt ist.
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Vom Ersatzschaltbild her kann man
— 71 & — Sehne

&5

sich Stabantennen wie einen Schwing-
kreis vorstellen, dessen Kondensator

fgeklappt de, sod ine Kon-
aufgeklappt wurde, sodass eine Kon e Mantel
densator-Elektrode an der Antennen-

spitze, die andere am Antennenful3-

8.64 cm

punkt liegt und der Stab die Induktivi-
tat bildet.

Die 4/4-Antenne (Abbildung 29) ist we- Gehausekappe
gen ihrer geringen GroRe und Einfach- |
heit in der Entwicklung und Montage e . %

sehr weit verbreitet und infolgedessen ‘

wurden im Rahmen dieses Projektes )
— Schirm

die Vorteile der i/4-Antenne fir den
RF-DR3001-Transceiver genutzt. Da- Abbildung 29: J/4-Antenne.

durch kénnen drahtlose Verbindungen

bis zu 400m und mehr realisiert werden. Um die Leistung der Antenne effizient
nutzen zu kdonnen, wird die Antenne bis zur Gehausekappe abgeschirmt. Dies ver-
hindert eine Stérung durch die Elektronik und die Batteriefacher, welche sich sehr
dicht am Speisepunkt befinden. Obwohl im Inneren der Leitung bzw. in unmittel-
barer Nahe der Leitung ein elektromagnetisches Feld existiert, dringt praktisch
nichts durch die Abschirmung (Abbildung 29). Da die ideale Antenne verlustfrei ist,
ist als Eingangswiderstand nur der Strahlungswiderstand R der 1/4-Stabantenne
wirksam. Dieser betragt rein rechnerisch 36,6 Q und ist gerade so grol3, dass in
ihm die gesamte abgestrahlte Leistung P, verbraucht wird. Mit diesem Wider-
standswert betragt das Stehwellenverhaltnis SWR an 50 Q 1,36.

Um die stdrenden hohen Frequenzen (Rauschen) zu unterbinden, durfen die
Spannungsschwankungen die vorgegebene Toleranzgrenze von +10mV nicht
Uberschreiten; deshalb wurde an dieser Stelle ein RC-Tiefpassfilter eingesetzt, um

solche Storungen zu vermeiden.
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3.1.2.7 Leiterplattenfertigung

Bei den Platinen (Hauptplatine, Funkeinheit) handelt es sich um zweiseitig geatzte
Leiterplatten, die aus einer dinnen Schicht leitfahigen Materials auf einem isolie-
renden Basismaterial (dem sogenannten Substrat) hergestellt wurden. Die Leiter-
platten wurden aus kommerziell erhaltlichen Materialien (Bungard Elektronik
GmbH & Co. KG, Windeck, Deutschland) selbst designt und hergestellt. Dabei
handelt es sich um eine Epoxyd-Platine (Substrat) in einer Tafelstarke von 1,5 mm
mit zweiseitiger Kupferauflage von 35um. Die Kupferauflage wurde mit einem
besonders hochwertigen Positiv-FlUssigresist Fotoschichtlack Uberzogen. Die
Schichtdicke betragt 5 um und ist mit einer Schutzfolie aus einem blau eingefarb-
ten selbstklebenden Spezialpapier gegen ungewollte Belichtung und mechanische

Beschadigung geschutzt.

Fur die Entwicklung der Hauptplatine wurde zunachst das Layout des Schaltkrei-
ses mit der Software AutoCAD R14 (Autodesk, Inc., San Rafael, California, USA)
entworfen (Anhang 1 und 2). Beide Seiten des Layouts wurden mit Hilfe eines Tin-
tenstrahldruckers auf jeweils eine separate transparente Spezialfolie ausgedruckt.
Im Anschluss sollte der Ausdruck durch Klarlack (Schutzlack Plastik 70, Kon-
takt Chemie, CRC Industries Europe bvba, Zelle, Belgien) fixiert werden, um einen

mehrmaligen Gebrauch zu ermoglichen.

Die ausgedruckten Folien (Vorder- und Rickseite) wurden dann exakt aufeinan-
dergelegt, folglich lagen auch die Verbindungen und Locher genau aufeinander.
Um das Layout auf die Platine zu Ubertragen, wurden die Fotoschicht-Schutzfolien
auf beiden Seiten der Platine entfernt. Danach wurde die Platine zwischen den
beiden bedruckten Folienseiten positioniert. Dabei ist es sehr wichtig, dass die Fo-
lie mit der bedruckten Seite auf die Platine gelegt wird, weshalb das Layout je-
weils spiegelverkehrt ausgedruckt wurde. Der durch die Dicke der Folie entstehen-
de Abstand zwischen Layout und Platine ware sonst so grol3, dass unerwinschte
Belichtungsstrahlen von der Seite auf die Platine gelangen. Im Anschluss wurde

die Platine durch UV-Licht mit einer Wellenlange von 365 nm belichtet.
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Nach der Belichtung der Platine wurden die Layouts vorsichtig entfernt und die
Platine in Entwicklerldsung eingetaucht. Der Atzprozess wurde mit einer Atzanla-
ge (isel Germany AG, Eichenzell, Deutschland) durchgefihrt. Es folgten die Boh-
rungen fur Nieten und Anschlisse auf der Platine. Nach der Fertigung der Plati-

nen konnten diese mit passiven und aktiven Bauelementen bestuckt werden.

3.1.3 Gehause

Da sich die Tiere im Gehege frei bewegen koénnen, ist die Belastungs- und Steuer-
einheit der Witterung und Erschutterungen ausgesetzt. Insofern war eine wasser-
dichte, stolRfeste Konstruktion bei der Entwicklung zu berlcksichtigen und das
System sollte durch ein geeignetes Gehause geschutzt werden. Es war Ziel die-
ses Teils der Arbeit, ein spezielles Gehause fur das System zu entwickeln, wel-
ches optimalen Schutz bei minimalem Gewicht gewahrleisten kann. Dabei sollte

das Gehause an die Form der Belastungs- und Steuereinheit angepasst werden.

Der Einsatz von Kohlenstofffaser (Carbonfaser)-Technik hat in den letzten Jahren
in verschiedenen Bereichen stark zugenommen. Um die hervorragenden Eigen-
schaften der hochfesten und hochflexiblen Kohlenstofffasern nutzen zu kénnen,
mussen diese in eine Matrix eingebettet werden. Der Matrixwerkstoff dient zur
Ubertragung und Verteilung der auftretenden Kréafte und zur Fixierung der Fasern.
Dieser Faserverbundwerkstoff, der aus einem Matrixwerkstoff, wie bspw. Kunst-
stoff oder Epoxydharz, und den darin eingebetteten Fasern besteht, bietet im Er-
gebnis eine exzellente Zugfestigkeit, die immer noch ca. viermal hdher als die der
besten Stahllegierungen ist. Zudem ermaoglicht ihr geringes Gewicht und ihre flexi-

ble Form bei der Fertigung nahezu jede Form daraus herzustellen.

FUr die Herstellung von Schutzkappe und Gehause aus Kohlenstofffaser benotigt
man zunachst eine Grundform als Basis. Es wurden insgesamt drei verschiedene
Basisformen aus Holz gefertigt. Hierbei handelt es sich um eine Schutzkappe fur
den Motor, ein Steuereinheitsgehause und einen dazu passenden Deckel. An-
schlieBend wurden die Holzformen mit einer Isolierfolie als Trennmittel bedeckt.
Dies ist notwendig, um nach der Verarbeitung der Kohlenstofffasern das gehartete

Epoxydharz von der Grundform abtrennen zu kénnen.
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In einem nachsten Schritt wurden mehrere Schichten Kohlenstofffasern geschnit-
ten, um die Giel3form gewickelt und vorubergehend fixiert, indem ein spezielles
Epoxydharz-Spruhspray eingesetzt wurde. Auf diese Weise lasst sich die Kohlen-
stoffmatte gut auf der Oberflache in Form bringen. Fur die Herstellung der Schutz-
kappe wurde eine Kombination aus Kohlenstoffmatte und -schlauch benutzt. Es
wurde zunachst eine Schicht Kohlenstoffmatte um einen praparierten Holzstab ge-
wickelt und anschlieBend ein Schlauch aus Karbon dariber gezogen. Der Werk-
stoff und damit die Schutzkappe werden so noch einmal in alle Richtungen beson-
ders verstarkt. FUr das Steuereinheitsgehause mit seiner quadratischen Form wur-
den mehrere Schichten Kohlenstofffasergewebe in verschiedenen Richtungen

aufeinandergelegt.

Anschlielend kam dann das Vakuum-Infusions-Verfahren zum Einsatz. Bei die-
sem Verfahren wird mittels Vakuum-Abdichtband eine Isolierfolie gegen die Form
abgedichtet und das Bauteil anschlielfend mit Hilfe einer Vakuumpumpe evaku-
iert. Durch das Vakuum wird die beschichtete GielRform gepresst und die einge-
legten Teile werden somit fixiert. Dank des atmospharischen Drucks wird das tem-
perierte flissige Epoxydharz in das Fasermaterial gedriickt und das Kohlenstoff-
gewebe mit Harz getrankt. Um zu verhindern, dass Uberschussiges Harz nach
dem Passieren der Fasern in die Vakuumpumpe gerat, wurde vor der Pumpe eine

Harzfalle montiert.

Die Harzzufuhr wurde unterbunden, sobald die Fasern vollstandig getrankt waren.
Der Ausharteprozess dauerte dabei — abhangig von der Temperatur — ca. 20 Mi-
nuten. Durch eine gleichmafige und blasenfreie Trankung erhalt man nach dem
Ausharten des Harzes wasserdichte stol3feste Bauteile, welche nur noch von der
Isolierfolie getrennt und in Form geschliffen werden mussen. Im Anschluss wur-

den die Teile poliert, um dadurch eine glanzende, glatte Oberflache zu erzielen.
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3.2 Netzarchitektur der Funkmodule

Eine drahtlose Kommunikation zwischen zwei oder mehreren Geraten braucht
eine besondere Netzarchitektur. Die Master-Slave-Architektur bietet dafur eine
gute Lésung. Bei dieser Methode wird jedes einzelne Gerat als Knoten in einem
Netzwerk dargestellt. Demnach ist es moglich, mit Hilfe von einem Hauptknoten
(Master) alle anderen Subknoten (Slaves) anzusprechen bzw. diese zu verwalten.
Der Master spielt eine zentrale Rolle bei der Kommunikation, von der aus die ein-
zelnen Slaves abgefragt und konfiguriert werden konnen. Dabei dient der Master
als Brucke zwischen dem Benutzer und den einzelnen Slaves. Dadurch wird dem
Benutzer Uber die Kommunikationssoftware ermdglicht, die einzelnen Slaves an-
zusprechen und zu konfigurieren. Die Slaves sind dagegen nur fur die Daten-
sammlung und deren Aufarbeitung zustandig. Um eine gegenseitige Stérung zwi-

schen den Slaves zu vermeiden, sollen diese gegenseitig unsichtbar bleiben.

Abbildung 30 zeigt die schematische Darstellung der Master-Slave-Architektur als
Ubersicht. Master und Slave sind Hardware-bautechnisch identisch und unter-
scheiden sich nur in ihrer Software. Damit I&sst sich jeder Knoten durch kleine

Veranderungen sowohl als Master als auch als Slave einsetzen.

| T 1

RF RF RF
] ] [E5a]
Slave 1 Slave2 | ————-— Slave 15

Abbildung 30: Schematische Darstellung der Master-Slave-Architektur.
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3.3 Software des KauSi

Ein wichtiger Bestandteil bei der Entwicklung von intelligenten Geraten und Robo-
tern sind innovative Algorithmen und Software. Software kann nach Funktionalitat

in zwei Gruppen unterschieden werden: System- oder Anwendungssoftware.

Die Systemsoftware ist flir grundlegende Funktionen des Gerates verantwortlich.
Sie ermdglicht damit die grundsatzliche Nutzung eines Gerates (z. B. Betriebssys-
tem und Geratetreiber). Im Gegensatz zur Systemsoftware, die nur den Betrieb
unterstitzt, steht die Anwendungssoftware. Sie ist ein Computerprogramm, das

eine fur den Anwender nutzliche Funktion ausfiihren kann.

Allgemein bietet eine Systemsoftware den Hardware-Komponenten die Voraus-
setzung, um den Gebrauch einer Anwendungssoftware zu erméglichen. In den fol-
genden Abschnitten dieser Arbeit wird die entwickelte System- und Anwendungs-

software in einer Ubersicht vorgestellt.

3.3.1 Motortreiber

Der Motortreiber ist eine Systemsoftware, die als Geratetreiber fur den Linearmo-
tor (Kapitel 3.1.1.1) entwickelt wurde. Dabei sollte der Motorstempel in der Lage
sein, die Position des im Rentiergeweih inserierten Implantats zu ermitteln und
dieses mit einer definierten Kraft zu belasten. Dies bedeutet eine standige Uber-

wachung des Motors durch die Software.

Die Hardware kann mit Hilfe von zwei Kontrolleingangen durch gepulste Signale
gesteuert werden. Die Aufgabe des Treibers besteht darin, die Signale so zu er-
zeugen, dass die gewunschten Operationen erzielt werden konnen. Hierbei kann
die Software den Motor durch Signale vor- oder zurlickfahren oder auch stoppen.
Sie bendtigt digitale Informationen uber den Stromverbrauch des Motors, um des-
sen aktuelle Belastung zu ermitteln. Zur Digitalisierung des analogen Motorstroms
kommt der auf der Controllereinheit integrierte A/D-Wandler zum Einsatz (Kapitel
3.1.2.1).
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Abbildung 31: Algorithmus ftir den Motortreiber (Schema).

Abbildung 31 zeigt die schematische Darstellung des Algorithmus flr den Motor-
treiber. Bevor der Motor vorgefahren wird, werden dem Algorithmus noch die Wer-

te fur die KraftgroRe F und die Anzahl der Belastungen z Ubergeben.
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Nach einigen Mikrosekunden hat sich der Anlaufstrom stabilisiert und kann nun
ausgewertet werden. Dies geschieht durch permanentes Abfragen der Wand-
lungsergebnisse und Berechnen der applizierten Kraft. Der Motor erhalt ein Stopp-
signal, wenn die erwunschte Kraft erreicht ist und wird dann in die Warteposition
zurtckgefahren. Der Algorithmus wird beendet, sobald alle Belastungen durchge-

fuhrt wurden.

3.3.2 Kommunikationsprotokoll

Um eine fehlerfreie Kommunikation zwischen Master- und Slave-Knoten zu ge-
wahrleisten, werden Methoden und Algorithmen bendtigt, die Bestandteil eines
Kommunikationsprotokolls sind. Hierbei Ubernimmt der Master die Kontrolle Uber
den Kommunikationsprozess und bestimmt, welcher Knoten wann und wie lange
Datenpakete senden und empfangen darf. Die Aufgabe des Protokolls besteht
darin, den Ablauf genau zu Uberwachen und die richtigen Entscheidungen zu tref-
fen. Um eine Uberschneidung der Kommunikationen zu vermeiden, soll der Da-

tentransfer zu jeder beliebigen Zeit nur einem Knoten erlaubt sein.

3.3.2.1 Paketformat

Der Datentransfer zwischen Master und Slaves erfolgt Uber das Kommunikations-
protokoll, in dem zwischen verschiedenen Befehlen und Datentypen unterschie-
den wird. Die Daten und Befehle werden als Paket gesendet, das samtliche Infor-
mationen uUber Zielknoten, Art der Daten und Zeichenanzahl beinhaltet. Abbil-

dung 32 zeigt die schematische Struktur und Gestaltung eines Pakets.

Ein Paket besteht aus sechs aufeinanderfolgenden Datenblocken. Der erste Da-
tenblock ist die Praambel. Diese dient zum Trainieren des RF-Moduls und bein-

haltet Uber drei Bytes eine alternierende Folge von logisch 1 und logisch O.

Start-
Praambel symbol Adresse Datentyp Daten Datenldnge

- D Datenbyte : _ Datenbyte i -

Abbildung 32: Schematische Darstellung eines verwendeten Pakets.
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Die Praambel bereitet das Funkmodul auf Datenempfang vor und ermdglicht den
optimalen Einschwingvorgang. Der nachfolgende Datenblock dient der Software
als Startsymbol und signalisiert einen fir dieses Netz definierten Datensatz. So
konnen einige unerwlnschte Storsignale gefiltert werden. Das Startsymbol be-
steht aus einem Byte mit der binaren Bitfolge 10101100 (Hexadezimal AC, ge-
schrieben O0xAC). Das darauffolgende Byte ist als Adressbyte implementiert, um
das Paket einem bestimmten Knoten zuzuweisen. Dieses beinhaltet Informatio-
nen Uber die Sender- und Empfanger-ID. Hierbei kennzeichnen die ersten vier
Bits die Adresse des Absenders und die letzten vier stehen fir den Empfanger,
sodass mit den jeweils zur Verfligung stehenden vier Bits insgesamt 24 = 16 Gera-

te vernetzt werden konnen.

Um zwischen verschiedenen Daten und Befehlen zu unterscheiden, wird ein Da-
tentyp-Byte verwendet, in dem die Art der zu Ubertragenden Daten festgelegt wird.
Dabei handelt es sich um Informationen, die zwischen Master- und Slave-Knoten
ausgetauscht werden. Das Datentyp-Byte enthalt die flr jeden Datentyp definierte
Identifikationsnummer (ID). Dadurch kann die Software alle Daten und Befehle
unterscheiden, erkennen und entsprechend darauf reagieren. Anschliel3end kon-
nen die Daten, die sich in verschiedene Bitlangen und Werte unterteilen lassen,
transferiert werden. Alle Daten werden unabhangig voneinander gesendet und

von dem Empfanger wieder zu einer Zeichenfolge zusammengesetzt.

Tabelle 3 zeigt mdgliche Einstellungen bezlglich der definierten Datentypen.

~ Datentyp Funktionsname Beschreibung

setTime() Datum und Uhrzeit einstellen

02 getProtocol() Aktuelles Protokoll aufrufen

03 setProtocol() Neues Protokoll definieren

04 moveMotor() Motor vor- oder zurlickfahren

05 resetProtocol() Protokoll zurticksetzen

06 getResult() Ergebnisse aufrufen

07 standby() Bereitschaftsmodus

08 Alarm fir nachste Aufgabe einstellen und
alarmManager()

das Gerat in Schlafmodus versetzen

Tabelle 3: Datentypenbezeichnung und Beschreibung.
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3.3.2.2 Leitungscode

Bei der digitalen Telekommunikation ist der Leitungscode fiur die Art der Signal-
Ubertragung auf der physikalischen Ebene verantwortlich. Dabei werden bestimm-

te Pegelfolgen binaren bit-Sequenzen im Datenstrom zugeordnet.

Uber eine Funkstrecke kénnen Signale nur gesendet werden, wenn sie eine be-
stimmte Frequenz nicht unter- bzw. Gberschreiten. Das heift aber auch, dass ein
langer anhaltender Low- bzw. High-Pegel nicht direkt per Funk Ubertragen werden
kann. Somit soll ein passender Leitungscode fur einen Gleichspannungsanteil
(DC-Abgleich oder DC-Balance) Uber alle gesendeten Signale definiert werden.
Das Ziel ist es, die zu Ubertragenden Signale so zu gestalten, dass diese je zur

Halfte aus 1 und 0 bestehen.

Fur diese Anwendungen stehen verschiedene Arten von Leitungscodes zur Verfl-
gung, die sich in der Implementation und resultierenden Datenlange unterschei-
den. Eine effiziente Methode liefert der sogenannte Manchester-Code (Abbil-
dung 33). Sein Vorteil besteht in der Einfachheit der Kodierung und Dekodierung
der Signale sowie der Implementierung — dies wiegt den Nachteil auf, dass sich
bei dieser Methode die Datenlange verdoppelt und somit die Datenrate halbiert.
Eine wesentliche Eigenschaft dieses Leitungscodes besteht darin, dass der

Gleichspannungsanteil (DC-Balance) des resultierenden Signals gleich Null ist.

Takt

Daten

Manchester
Code

1°0/0/11:1/0:/0:1/0:1:1/0:1:0:1110

Abbildung 33: Manchester-Code zur Reduktion des Gleichspannungsanteils.
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Folglich werden flr die Codierung eines Bits zwei Signale bendtigt. So wird an je-
des Bit einfach das invertierte Bit angehangt. Somit entspricht eine 01-Folge einer
logischen 0 und eine 10-Folge einer logischen 1 (Abbildung 33). Dank dieser Me-
thode wird eine sinnvolle Synchronisation zwischen Sender und Empfanger ge-

wabhrleistet.

3.3.3 Systemverwaltung

Die Systemverwaltung tUbernimmt alle vorgegebenen Aufgaben in einer bestimm-
ten zeitlichen Abfolge. Sie sorgt fur einen reibungslosen sequentiellen Ablauf aller
auszufuhrenden Algorithmen und Hardwaretreiber. Zwischen den verschiedenen
Belastungsphasen wird das System nach Abschluss seiner Operationen angehal-
ten und in einen Bereitschaftsmodus (Stand-by) versetzt. In diesem Zustand ist
das Belastungssystem stromlos, um Strom zu sparen und somit die Betriebsdauer
zu verlangern, indem nur noch die wichtigsten Elemente, die fur den Aufweckpro-
zess und die Datensicherung verantwortlich sind, mit Strom versorgt werden. In
diesem Zustand werden alle Einstellungen und zuvor aufgenommenen Daten ge-
speichert. Diese werden nach der Aktivierung einer Aufweckfunktion fur das Sys-
tem wieder bereitgestellt. Dank dieses intelligenten Managements zur Energieein-
sparung erlaubt die Systemverwaltung einen langfristigen Einsatz des Systems

uber mehrere Monate hinweg.

3.3.4 Benutzeroberflache

Die Benutzeroberflache als Anwendungssoftware dient zur Kommunikation und
als Schnittstelle zwischen dem Benutzer und dem Belastungssystem. Sie ver-
schafft dem Anwender einen Uberblick Uiber alle méglichen Einstellungen der aus-
fuhrbaren Funktionen. Dabei handelt es sich um die Umstellungen fur Datum und
Uhrzeit, die Definition von Protokolldaten und das Aufrufen von Ergebnissen. Wei-
terhin kdnnen Befehle, wie Vor- oder Zurtckfahren des Motors sowie die Ausfuh-
rung von Ereignissen, Uber die Benutzeroberflache erteilt werden. Die Realisie-
rung erfolgt durch die speziell entwickelte graphische Benutzeroberflache (Funki,

Eigenentwicklung).
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Abbildung 34: Zur Steuerung des KauSi verwendete Benutzeroberflache Funki.

Diese GUI ermdglicht eine indirekte Verbindung zu einem bestimmten Knoten zu
jedem beliebigen Zeitpunkt (Abbildung 34). Die Verbindung kann manuell oder au-
tomatisch erfolgen. Bei beiden Methoden befinden sich alle Slave-Knoten zeitwei-

se in einem Schlafmodus. Somit sind die Gerate wahrend dieser Zeit nicht tber

Funk ansprechbar.

Das Aufwachen der Slave-Module erfolgt durch ein selbststandiges, zeitgesteuer-

tes Verfahren. Nach dem jeweiligen Aufwachen meldet sich jedes einzelne Slave-

Modul durch ein Erkennungssignal beim Master-Modul. Falls dieses innerhalb ei-

nes definierten Zeitfensters eine Antwort zurlicksendet, bleibt das Slave-Modul im

Bereitschaftsmodus, ansonsten wird es wieder in den Standby-Modus versetzt.
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Der Bereitschaftsmodus ermdoglicht einen Datenaustausch zwischen Slave- und
Master-Modul. An dieser Stelle kommt entweder das manuelle oder das automati-
sche Verbindungsverfahren zum Einsatz. Beide Methoden unterscheiden sich in

der Reihenfolge der Aktivierung der einzelnen Slaves.

Bei der manuellen Methode wartet das Master-Modul solange, bis sich der ge-
wulnschte Knoten meldet, um anschliefend eine direkte Verbindung aufzubauen.
Im Gegensatz dazu erfolgt bei der automatischen Methode ein Verbindungsauf-

bau mit dem sich als nachstes meldenden Modul.

3.4 Kalibrierung und Tests

Das Belastungssystem wurde in einem biomechanischen Messaufbau (Hexapod-
Mess-System HexMeS [Keilig et al. 2004]) mit einem 6-Komponenten Drehmo-
ment-Kraft-Sensor (ATI F/T-Sensor Gamma SI-130-10, Schunk GmbH & Co. KG,
Spann- und Greiftechnik, Lauffen am Neckar, Deutschland) kalibriert. Eine Sche-
mazeichnung des Messaufbaus ist in Abbildung 35 zu sehen. Die Umsetzung der
Kalibrierung erfolgte, indem der Laststempel der Belastungseinheit auf den Kraft-
sensor des Hexapoden kontrollierte Krafte ausubte. Die Einstellung der Krafte er-

folgte durch den Benutzer tber die Benutzeroberflache.
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Abbildung 35: Schematische Darstellung der verschiedenen Komponenten
des Hexapod-Mess-Systems (HexMeS) zur Kalibrierung der
Belastungseinheit.
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Abbildung 36: Kalibrierung in einem biomechanischen Messaufbau mit einem
6-Komponenten Drehmoment-Kraft-Sensor.

Der Nachweis der auftretenden Krafte und Drehmomente erfolgte durch den am
Hexapoden angebrachten Kraftsensor. Anschlieend wurden alle Messdaten aus-
gewertet und Uber die serielle Schnittstelle an einen Computer Ubergeben. Abbil-
dung 36 zeigt den gesamten biomechanischen Messaufbau und die Ausrichtung
des Laststempels zum Kraftsensor des Hexapoden sowie eine vergrofRerte Dar-

stellung (rechts). Weitere Details zum HexMeS werden in Kapitel 4.2.1 dargestellt.

Bei der Belastungseinheit erfolgte die Energieversorgung des Motors durch die
auf der Hauptplatine untergebrachte 9 Volt-Blockbatterie (6LR61, Kapitel 3.1.1.1).
Mit dieser Stromversorgung konnten noch Krafte bis maximal 70 N bei einer maxi-
malen Stromaufnahme von 80 mA erreicht werden. Die Kalibrierung der Belas-
tungseinheit zeigte dabei eine logarithmische Abhangigkeit zwischen auftretender
Kraft und Stromstarke (Abbildung 37). Mit der aus den Messwerten resultierenden
Naherungsfunktion Iasst sich die Herleitung der Kraft F' zu jeder beliebigen Strom-

starke 7 wie folgt abschatzen:
F=28,2In(/)-54,0. (37)

Um die auftretenden Krafte an den Implantaten unter physiologischen Belastun-
gen (Kauen, Schlucken und Pressen) zu simulieren, wurde ein daran angenaher-
tes Belastungsprotokoll mit einer vordefinierten Kraft von 60 N erstellt und an den

KauSi zur Ausfiihrung weitergeleitet.

76



~
o

(=2}

o

*
\

F=28.2Ln(l)-540 :
R?=0.98 . "

EiN )]
o o
.

.

Kraft F [N]
W
o

0 10 20 30 40 50 60 70
Strom [ [mA]
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Abbildung 38: Simuliertes Belastungsprotokoll liber einen Tag mit Detail-Ansicht
fuir vier Belastungen (oben rechts).
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Abbildung 38 zeigt ein Langzeit-Belastungsprotokoll des KauSi Uber 24 Stunden.
Die horizontal verlaufende rote Linie kennzeichnet die definierte Kraft von 60 N.
Darunter fallen viermalige Belastungen alle 10 Minuten (dinne vertikale Linien)
und 100-malige Belastungen alle zwei Stunden (dicke vertikale Linien). Das ver-
grolerte Diagramm rechts oben veranschaulicht eine Periode von vier Belastun-
gen zum Zeitpunkt der rot markierten vertikalen Linie. Im gesamten simulierten
Langzeit-Belastungsprotokoll schwankte die gemessene Kraft (vermutlich tempe-

raturbedingt) um etwa 8 Prozent um die vordefinierte Kraft.

Nach einer erfolgreichen Kalibrierung und einem Dauertest Gber mehrere Wochen
kénnen nunmehr zeitgleich bis zu zehn gefertigte Gerate an Geweihen mehrerer

Tiere angebracht werden.
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4 Biomechanische Untersuchungen

Die Auslenkung von Implantaten unter Belastung ist ein wesentliches Kriterium fur
den Implantaterhalt. Um diese zu untersuchen, wurden verschiedene biomechani-
sche Studien durchgefihrt. Diese unterteilen sich zunachst in experimentelle und
numerische Untersuchungen. Da Osseointegration einen relativ langen Zeitraum
(mehrere Monate) in Anspruch nimmt und nur im lebenden Organismus funktio-
niert, wurden alle Experimente als Sofortbelastungsstudien durchgeflhrt. Diese

erfolgten an verschiedenen Tiermodellen in-vivo und in-vitro.

Nach dem Inserieren verschiedener Implantate (Hersteller, Typen und Dimensio-
nen) in die vorbereiteten Praparate erfolgte jeweils die mechanische Belastung
des Implantats und deren Auswertung. Die in-vitro-Praparate dienten anschlies-
send als Grundlage zur Generierung von FE-Modellen. Die damit durchgefiuhrten
numerischen Untersuchungen wurden mit den entsprechenden Messungen vergli-
chen und validiert. Hierbei kbnnen zudem die auftretenden Spannungen und Ver-

zerrungen im Knochen bei Belastung berechnet und visualisiert werden.

Die Durchfihrung dieser numerischen Untersuchungen erfolgte in folgenden
Schritten:

1. MCT-Scan und Geometrierekonstruktion mit Hilfe von ADOR-3D,

2. Konvertierung in ein 3D-Volumenmodell unter Anwendung des

Finite-Elemente-Programms MSC.Marc/Mentat,
3. Festlegung der Randbedingungen,
4. Durchflihrung der numerischen Simulation und
5. Auswertung, Vergleich und Validierung der Ergebnisse.

Des Weiteren wurden erganzende numerische Berechnungen anhand idealisierter

Knochenmodelle durchgefuhrt.
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4.1 Praparataufbereitung

Um validierbare Ergebnisse zu erhalten, sollte das Praparat dem Original mog-
lichst exakt nachgebildet sein, vor allem in Hinsicht auf Dichte und Qualitat des
Knochens. Fur die Untersuchungen wurden daher Schweinekiefersegmente,
Schweinerippen, Rinderrippen sowie frisch entnommene Geweihstlicke prapariert,
da sich diese mit dem menschlichen Kieferknochen am besten vergleichen las-
sen. Die unterschiedlichen Praparat-Typen wurden jeweils mit den gleichen Me-

thoden untersucht.

Jedes Praparat besteht aus einem Knochenmaterial und einem zu untersuchen-
den Implantat. Bei der Insertion der Implantate wurde nach der herkdbmmlichen
Vorgehensweise, genauer nach der herstellerspezifischen Anleitung fur die Be-
handlung am Patienten, vorgegangen. Je nach Untersuchungsart konnten die Im-
plantate nach Kriterien wie Durchmesser, Design und vertikale Position untersucht
werden. Bei allen Untersuchungen wurden die Implantate monokortikal (kein korti-
kaler Knochen auf der Unterseite) eingesetzt. Um eine Austrocknung der Probe
durch die Dauer der Bearbeitung zu vermeiden, wurde das Praparat bei jedem Ar-

beitsschritt mit einer physiologischen 0,9-prozentigen NaCl-Losung benetzt.

In Abbildung 39 ist eine solche Probe mit einem inserierten Implantat des Herstel-
lers Straumann zu erkennen. Das Implantat wurde nach der herstellerspezifischen
Anleitung in ein Rinderrippen-Segment inseriert. Im nachstehenden Kapitel 4.2

wird die Methodik aller durchgefluhrten Untersuchungen erlautert.

Abbildung 39: Probe eines Schweinekiefers mit inseriertem Straumann-Implantat.
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4.2 Experimentelle Bestimmung des
Auslenkungs-Kraft-Verhaltens

Fur die Ermittlung des Auslenkungs-Kraft-Verhaltens von in Knochen inserierten
Implantaten wird ein prazises Mess-System bendtigt. Hierfur konnte das bereits in

Kapitel 3.4 vorgestellte HexMeS eingesetzt werden..

Dieses Mess-System HexMeS erlaubt eine dreidimensionale Erfassung der Aus-
lenkungs-Kraft-Charakteristika der zu belastenden Proben. Das System besteht
aus drei technischen Komponenten. Neben der Belastung der Probe durch den
Hexapoden und der Kraftmessung durch den Kraftsensor verfligt es auch Uber

einen separaten optischen Auslenkungsnachweis.

In Abbildung 40 ist eine schematische Darstellung der verschiedenen Komponen-

ten des HexMeS zu sehen.
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Abbildung 40: Schematische Darstellung der verschiedenen Komponenten des
Hexapod-Mess-Systems (HexMeS) im erweiterten Aufbau mit an-
geschlossenen Kameras zum optischen Auslenkungsnachweis.
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4.2.1 Messaufbau HexMeS

Die Belastungseinheit des HexMeS besteht aus einem Hexapoden M-850.50 des
Herstellers Pl (Physik Instrumente GmbH & Co. KG, Karlsruhe, Deutschland), an
dessen oberer Montageplattform ein 6-Achsen Kraft-Drehmoment-Sensor des
Typs ATI FT/S Gamma SI-130-10 von Schunk (Schunk GmbH & Co. KG, Spann-
und Greiftechnik, Lauffen am Neckar, Deutschland) angebracht ist (Abbildung 41).

Der Hexapod erlaubt Bewegungen des Kraftsensors in allen drei Raumebenen —
bis £50mm bei den Translationen und £15° (x-, y-Achse) bzw. +30° (z-Achse) bei
den Rotationen. Die maximale Auflosung betragt 1 um bzw. 1 Bogensekunde.
Durch Positionierung des Hexapoden kénnen Krafte und Drehmomente auf den
Probenkorper Ubertragen werden. Der Kraft-Drehmoment-Sensor misst dabei

Krafte bis zu 130 N und Drehmomente bis maximal 10 Nm.

Abbildung 41: HexMeS bestehend aus Belastungseinheit (Hexapod) mit aufge-
setztem Kraft-Drehmoment-Sensor (links), Probenhalter (Mitte) und
dartiber, dahinter und rechts davon die drei CCD-Kameras fiir den
optischen Bewegungsnachweis.
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Er hat bei Kraften eine Auflosung von 0,1N und bei Drehmomenten von
0,005 Nm. Das optische System besteht aus einem Marker zur Bestimmung der
Probenposition (Laserwurfel) und drei CCD-Kameras mit Makro-Zoomobjektiven
(JAI CV-M1, 1300x1030 Pixel, Opto Makro-Zoomobjektiv, 8,8-fach, Stemmer
Imaging GmbH, Puchheim, Deutschland), die orthogonal zueinander angeordnet
sind. Der Laserwdirfel besitzt drei sogenannte Pinholes (Durchmesser 2 ym, Mel-
les Griot GmbH, Bensheim, Deutschland), die auf drei Seiten eines im Inneren re-

duzierten Aluminiumwdrfels mit der Kantenlange 10 mm befestigt sind.

Der Wirfel wird von der Innenseite durch einen Laser mit einem Faserpigtail
(835mW, 658 nm, Laser 2000 GmbH, Welling, Deutschland) beleuchtet. Die drei
orthogonal ausgehenden Laserstrahlen werden anschliefend von den Kameras
erfasst. Durch die Anordnung der drei Pinholes und der drei Kameras wird ein
starres, orthogonales Referenzsystem erzeugt. Damit ist es mdglich, die Bewe-
gung des Probekdrpers durch Ermittlung der Position der Leuchtpunkte zu be-
rechnen. Der Arbeitsbereich der Kameras liegt bei Translationsbewegungen bei
+1mm mit einer Auflésung von 0,72 um (Rotationsbewegungen 20°, Auflésung
0,2Bogensekunden). Nach Durchfuhrung der Messungen wird ein Auslenkungs-

Kraft-Diagramm erzeugt, das die Beweglichkeit der Probe beschreibt.

4.2.2 Messprinzip

Zu Beginn der Messung wird das zu untersuchende Praparat mit dem inserierten
Implantat in einen Probenhalter spannungsfrei eingesetzt (Abbildung 42). Danach
wird ein speziell konzipierter Hebelarm zur unmittelbaren Kraftibertragung des
Kraft-Drehmoment-Sensors unterhalb des Abutments an das obere Ende des Im-
plantats angebracht. Zum Zweck der 3D-Positionserfassung wird auf dem Implan-
tatabutment der Wurfel mit einer Justierhilfe aufgesetzt. Dies ermdglicht die Posi-
tionierung der einzelnen Pinholes exakt im Mittelpunkt des jeweiligen Erfassungs-

bereiches der Kameras.
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Abbildung 42: Der Knochen mit inseriertem Implantat wurde in den Probenhalter
eingesetzt und mit dem Kunststoff Technovit 4004 fixiert.

Anschlielend wird die Probe mit dem kalthartenden Kunststoff Technovit 4004
(Heraeus Kulzer GmbH, Hanau, Deutschland) in den Probenhalter eingebettet
(Abbildung 42). Technovit 4004 ist ein transparentes Zwei-Komponenten-Einbett-
mittel auf Basis von Methylmethacrylat aus Pulver und Flissigkeit. Nach Ab-
schluss der Fixierung des Markers wird die Justierhilfe entfernt und die Messun-

gen konnen erfolgen.

4.3 Dreidimensionale Modellgenerierung

In der dentalen Biomechanik ist die numerische Simulation und somit das biome-
chanische Verhalten des Zahnhalteapparats mit Hilfe der Finite-Elemente-Metho-
de (FEM) von grof3em Interesse. So kénnen solche Simulationen helfen, die me-
chanischen Belastungen des Knochens sowie des Zahnhalteapparates im Rah-
men einer kieferorthopadischen Behandlung oder infolge prothetischer Versor-
gung mit Kronen, Briicken, Teil- oder Vollprothesen und Implantaten numerisch zu
ermitteln. Aus den Erkenntnissen dieser Simulationen lassen sich vorhandene Be-
handlungsmethoden optimieren oder neue entwickeln. Ein wichtiger Schritt bei der
Durchfihrung von Finite-Elemente-Analysen ist die Generierung eines FE-Mo-
dells. Um eine aussagekraftige Simulation durchfuhren zu kdnnen, werden prazise

3D-Oberflachenmodelle aller beteiligten Strukturen bendtigt.
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4.3.1 Geometrierekonstruktion

Ziel der Geometrierekonstruktion ist die Generierung von Oberflachenvernetzun-
gen fur alle relevanten Grenzflachen. Das so erzeugte Oberflachenmodell sollte
eine mdglichst prazise Rekonstruktion der Geometrie verwendeter Praparate und
Materialien darstellen. Hierbei kommen diverse bildgebende Verfahren zum Ein-
satz. In dieser Arbeit wurden uCT- sowie CT-Scans verschiedener Praparate ver-
wendet. Zum Zweck der Geometrierekonstruktion steht bereits eine Vielzahl von
Programmen und Algorithmen zur Verfugung. Da existierende Programme jedoch
zur Netzgenerierung haufig nur eine geringe Eingriffsmdglichkeit des Benutzers
wahrend der Modellerzeugung erlauben, hat dieser nicht die Mdglichkeit, seine
Kenntnisse Uber anatomische Strukturen in diesen Prozess einflieRen zu lassen.
Besonders bei der Validierung der numerischen Methoden mit Hilfe von experi-
mentell gewonnenen Daten ist eine prazise Rekonstruktion der Geometrien ver-

wendeter Praparate und Materialien jedoch von grofl3er Bedeutung.

Pixel(1648.786) = RGB( 21, 21. 21)

Abbildung 43: Benutzeroberflache des Programms ADOR-3D, welches zur Mo-
dellgenerierung verwendet wurde.

85



Aus diesem Grund wurde die Software ADOR-3D (Advanced Object Reconstruc-
tion-3D) fur den Einsatz in der dentalen Biomechanik entwickelt [Rahimi et al.
2005]. Dieses Programm wurde im Rahmen der eigenen Diplomarbeit [Rahimi
2004] geschrieben und in einer Zusammenarbeit der Poliklinik flr Kieferorthopa-
die, Universitatsklinikum Bonn mit dem Institut fur Informatik Il, Universitat Bonn
als Projekt realisiert. Abbildung 43 zeigt die Benutzeroberflache von ADOR-3D.

Fur die dreidimensionale Geometrierekonstruktion kann auf verschiedene bildge-
bende Verfahren zurickgegriffen werden. Dazu gehéren CT-, uCT- oder MRT-
Systeme. Diese Verfahren werden in der Materialprufung und -analyse sowie in
medizinischen Anwendungen eingesetzt. Es ist deshalb von gro3em Interesse,
aus diesen digitalen Daten Bereiche verschiedener Materialien erkennen und dar-

aus dreidimensionale Modelle generieren zu konnen.

Dabei wurden auf Basis von yCT-Schnitten die fur die Modellierung zu beachten-
den Strukturen, wie Kortikalis, Spongiosa und Implantat, einzeln bearbeitet und zu
einem dreidimensionalen Modell zusammengesetzt. In einem ersten Schritt wer-
den Konturen und Grenzlinien zwischen Objekten erkannt und relevante Struktu-
ren extrahiert. Die Kantenerkennung kann durch die Anwendung geeigneter Filter-
operationen unterstutzt werden. Solche Filteroperationen konnen z. B. die Grau-
wertveranderungen verstarken oder Bereiche konstanter Grauwerte unterdricken.
Durch den Einsatz des Dijkstra-Algorithmus [Dijkstra 1959], der nach dem Prinzip
der klirzesten Wege [de Berg et al. 2000] arbeitet, werden alle moglichen Wege

durch definierte Kriterien beurteilt, indem jedem Pfad Kosten zugewiesen werden.

Um den Dijkstra-Algorithmus fiir die Bildbearbeitung bzw. -segmentierung einset-
zen zu kdnnen, mussen die zu bearbeitenden Bilder in geeigneter Weise als Gra-
phen interpretiert werden. Hierbei werden die Pixel des Bildes als Knoten und die

Verbindungen jedes Pixels mit seinen direkten Nachbarn als Kanten erfasst.
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Abbildung 44: Mit Hilfe von ADOR-3D rekonstruierte dreidimensionale Oberfla-
chenmodelle zweier Implantate vom Typ Ankylos (links) bzw.
Straumann (rechts).

Damit besteht die Moglichkeit, auf eine Vielzahl an Algorithmen und Lésungen zu
dem gegebenen Problem zurtickzugreifen. Nach der Konturextraktion werden die

Kanten als zweidimensionale Polygone in der aktuellen Materialschicht einsortiert.

Hochfrequentes Rauschen wird durch den Gauss-Glattungs-Algorithmus beseitigt
und die Anzahl der Punkte reduziert. Dabei kdnnen die Glattungsparameter flexi-
bel durch den Benutzer festgelegt werden. Bei deren Wahl ist jedoch zu beachten,
dass zu stark geglattete Oberflachen zu Informationsverlusten fihren kdnnen.
Diese konnen Ungenauigkeiten bei der Modellierung der 3D-Oberflachen verursa-

chen und damit unrealistische 3D-Modelle erzeugen.

Die extrahierten Polygone von zwei benachbarten Schichten werden anschlielRend
auf eine Ebene projiziert und dort, nach der Triangulation, wieder in ihre Aus-
gangsposition zurickgeschoben [Gopi et al. 2000, Klein et al. 1999]. Infolgedes-
sen wird ein Oberflachennetz des Modells zwischen diesen beiden Polygonen ge-
schaffen. Die Triangulation erfolgt dabei nach dem Prinzip des Delaunay-Triangu-
lations-Algorithmus. Danach werden die so erzeugten Teilnetze zu einem zusam-
menhangenden 3D-Modell verknlpft (Abbildung 44).
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4.3.2 Volumenmodellgenerierung

Nach Vollendung der Geometrierekonstruktion kann nun die Entwicklung eines
realistischen Volumenmodells erfolgen. Das Volumenmodell stellt ein komplexes
Objekt durch zusammengesetzte Teilkdrper dar. Bei diesen handelt es sich um
Volumenelemente, die unterschiedliche Form und GrofRe besitzen. Es stehen un-
ter anderem Tetraeder-, Pentaeder- oder Hexaederelemente zur Verfligung. Die-
se sind dadurch charakterisiert, dass ihre Seitenflachen zueinander kongruente,
regelmallige Vielecke sind, von denen in jeder Ecke jeweils gleich viele zusam-
mentreffen. Im Allgemeinen werden, bis auf wenige Ausnahmen, Tetraedermodel-
le erstellt, da sich diese wesentlich einfacher berechnen lassen. Das Volumenmo-
dell kann zusatzliche physikalische Eigenschaften des Objektes beschreiben.

Durch Importieren der 3D-Oberflachenmodelle in das FE-Paket werden unter An-
wendung eines automatischen Vernetzungsverfahrens dreidimensionale Volu-
menmodelle aus Knoten als finite Elemente erzeugt (Abbildung 45, links). Fur die
idealisierten Knochenmodelle wurde das Implantatmodell in die dreidimensionale
FE-Geometrie einer idealisierten Knochenstruktur eingesetzt, um ein vollstandiges
Modell des Implantats mit Knochen, bestehend aus Kortikalis und Spongiosa, zu
erstellen.

Die erstellten Volumenmodelle setzen sich im Durchschnitt aus 250000 Tetra-
eder-Elementen zusammen. Sie stellen die dreidimensionale Finite-Elemente-L6-
sung der mechanischen Idealisierung von Implantat und Implantatbett dar.

Y
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Implantat

Kortikalis
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>

Abbildung 45: Tetraeder-Volumenmodelle mit Kortikalis, Spongiosa und Implantat.
Links ist ein nachmodelliertes und rechts ein idealisiertes Knochen-
modell dargestellt.
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4.4 Numerische Berechnungen

FE-Software wird zur numerischen Berechnung unterschiedlicher technischer und
wissenschaftlicher Problemstellungen eingesetzt. Ein weit verbreitetes und in die-
ser Arbeit verwendetes FE-Softwarepaket mit kommerziellem Programmcode ist
das FEM-Programm MSC.Marc/Mentat (MSC Software Corporation, Santa Ana,
California, USA). In diesem Unterkapitel werden Randbedingungen, Materialpara-
meter und weitere relevante Variablen fur die DurchfiUhrung der Rechnungen be-

schrieben.

4.4.1 Randbedingungen

Die Randbedingungen werden in Form von mechanischen Lagerungen (Festlager
und Loslager) der Strukturen festgelegt. Dies bedeutet, dass komplexe Modelle,
bestehend aus Knoten- oder Elementgruppen, durch Krafte belastet oder mit Ver-

schiebungen pro Inkrement versehen werden.

Die in dieser Arbeit untersuchten Implantate wurden in zwei verschiedenen Last-
richtungen, einmal vertikal und einmal lateral unter einem Winkel von 45° zur Ok-
klusionsebene, belastet (Abbildung 46).

Abbildung 46: Simulation der lateralen Belastung durch transversale Komponen-
ten (links) und vertikale Belastung (rechts).
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Abbildung 47: Darstellung von Randbedingungen: Im unteren Dirittel festgehaltene
Knochenoberfléche zur Nachbildung der Einbettung in Technovit
(links), mesial und distal festgehaltene idealisierte Knochenstruktur
(Mitte) und rigid body links zur gleichméssigen Verteilung der auf
den Implantatkopf einwirkenden Kraft (rechts).
Um Bewegungen des Knochens durch die Belastung des Implantats zu vermei-
den, wird die Knochenstruktur im unteren Drittel bzw. an den mesialen und dista-
len Enden (idealisiertes Knochenmodell) in allen Richtungen festgehalten (Abbil-
dung 47, links und Mitte). Fur eine gleichmallige Kraftverteilung auf das Implantat
wurde der Kraftangriffspunkt mittels rigid body links mit Knoten auf dem auf3eren
Rand des Implantatkopfs verbunden (Abbildung 47, rechts). Damit wurde eine
gleichmaRig verteilte Belastung auf das Implantat sichergestellt. Des Weiteren
wurden dem erstellten Netz und den darin enthaltenen Elementen Materialeigen-

schaften zugewiesen.

4.4.2 Materialeigenschaften

Im Allgemeinen lassen sich die Eigenschaften von Materialien durch unterschiedliche
Kennwerte beschreiben. Diese sind hauptsachlich der Elastizitatsmodul E (in GPa
oder MPa), die Querkontraktionszahl (Querdehn-, Poissonzahl) v (dimensionslos) so-
wie die Dichte p (g/cm?®). Das Materialverhalten von Titanimplantaten unter Last wird

als homogen und isotrop angenommen. Zudem verhalt sich Titan linear-elastisch mit

einem E-Modul von 110 GPa und einer Querkontraktionszahl v=0,3.
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Um den Einfluss auf die Belastung der zu untersuchenden Knochenstruktur des
kortikalen und spongidésen Knochens zu bestimmen, wurden FE-Berechnungen
durchgefihrt. Dazu wurde die Knochenstruktur jeweils mit einer isotropen Nahe-
rung modelliert. Um auRerdem eine Validierung der Messergebnisse mit numeri-
schen Berechnungen zu erméglichen, wurden im Rahmen dieser Arbeit mehrere
FE-Simulationen mit unterschiedlichen Werten fur den effektiven Elastizitatsmodul
des kortikalen und spongidésen Knochens berechnet, um so den Einfluss der Ma-

terialparametervariation auf die FE-Rechnungen untersuchen zu kénnen.

Dazu wurde ein Modell des Implantattyps A11 aus der Untersuchung zur Sofort-
belastung (Abbildungen 48 und 49, Kapitel 4.5.1) als Grundlage fur 14 FE-Modelle
vorbereitet und berechnet. Bis auf die Materialparameter von Spongiosa und Kor-
tikalis waren diese identisch. AnschlieRend wurde das Implantat bei allen Model-
len mit Axialkraften von bis zu 75N belastet. Die Definition der Randbedingungen
erfolgte wie bereits in Kapitel 4.4.1 erwahnt. Die eingesetzten Materialparameter

fur den kortikalen und spongiésen Knochen sind in Tabelle 4 aufgelistet.

Um den Einfluss der Materialparametervariation der Spongiosa auf die FE-Rech-
nungen zu untersuchen, wurde die Spongiosa mit verschiedenen Elastizitatsmo-
duln zwischen 20 MPa und 500 MPa modelliert (insgesamt sieben Modelle). Dabei
wurde dem kortikalen Knochen ein fester Elastizitatsmodul von 10 GPa zugewie-
sen. AnschlielRend erfolgte die Auswertung und Zusammenfassung der Ergebnis-

se fur alle sieben Modelle.

In einem nachsten Schritt wurde der Spongiosa ein fester Elastizitatsmodul von
300 MPa zugewiesen und die Kortikalis mit verschiedenen Elastizitatsmoduln von
8 bis 20 GPa variiert. Um diesen Einfluss auf die numerischen Ergebnisse zu un-
tersuchen, wurden ebenfalls sieben FE-Modelle erstellt und gerechnet. Tabelle 4

fasst die in dieser Arbeit verwendeten Materialparameter zusammen.

\ Material Elastizitatsmodul E [MPa] Querkontraktionszahl v
Implantat 110000 0,3
Kortikaler Knochen 8000-20000 0,3
Spongidser Knochen 20-500 0,3

Tabelle 4: In dieser Arbeit verwendete Materialparameter.
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4.4.3 FE-Simulation

Zur Simulation von nicht-osseointegrierten Implantaten bei einer primar stabilen
Situation werden Kontaktanalysen (Kapitel 2.2.4) durchgefuhrt. Dabei erhalt die
Implantatoberflache in Relation zum Implantatbett im Alveolarknochen eine Be-
weglichkeit. Dies entspricht der klinischen Situation unmittelbar nach Implantat-
insertion. Im Gegensatz dazu wird bei dem osseointegrierten Zustand eine starre
Verbindung zwischen Implantat und Knochenkontaktflache definiert. Dieser Zu-

stand simuliert ein bereits vollstandig klinisch eingeheiltes Implantat.

4.5 In-vitro-Untersuchungen

Nachdem die vorhergehenden Unterkapitel die Methoden detailliert aufgelistet ha-
ben, sollen hier die durchgefuhrten Untersuchungen naher erlautert werden. In ex-
perimentellen Untersuchungen an Knochenstrukturen auf3erhalb eines lebenden
Organismus wurde die initiale Beweglichkeit des Implantats vor der Osseointegra-
tion sowie in numerischen Untersuchungen zusatzlich nach der Einheilung unter-
sucht. Dabei sollte die Belastung des umgebenden Knochens in Form von Span-
nungen und Verzerrungen bei Einsatz verschiedener Implantate ermittelt werden.
Im Rahmen dieser Arbeit wurden verschiedene Untersuchungen durchgefiihrt, die
Aufschluss uber die biomechanischen Eigenschaften bei der Einheilung von Im-

plantaten in die umgebende Knochenstruktur ergeben sollten.

4.5.1 Untersuchung zur Sofortbelastung

Um die Mikrobeweglichkeit des Implantats zu bestimmen, wurden in einer zahn-
medizinischen Dissertation an der Abteilung fur Oralmedizinische Technologie
(OMT) der Universitat Bonn 26 Implantate der Marke Ankylos mit unterschiedli-

chen Dimensionen experimentell untersucht (Tabelle 5).

Zur experimentellen Untersuchung des Auslenkungs-Kraft-Verhaltens sofortbelas-
teter Ankylos-Implantate wurden die Implantate nach Vorschrift des Herstellers in
Schweinekiefer- oder Rinderrippensegmente inseriert. Zu Beginn erfolgte eine

kaudale Sockelung des Knochensegments mit Kunststoff und Einbau in das
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Implantattyp Durchmesser [mm] Lange [mm]

Ankylos A 9.5 3,5 9,5
Ankylos A 11 3,5 1
Ankylos A 14 3,5 14
Ankylos B 9.5 4,5 9,5
Ankylos B 11 4,5 11
Ankylos B 14 4.5 14

Tabelle 5: Verwendete Ankylos-Implantatdimensionen.

HexMeS. Anschlieliend wurden die Implantate mit vertikalen sowie kombiniert ver-
tikalen/transversalen Kraften bis maximal 100 N belastet und die dabei auftreten-

den Implantatauslenkungen gemessen [Giantoro 2012].

Um biomechanische Analysen mit der FEM durchzuflhren, wurden dreidimensio-
nale FE-Modelle analog zu den Praparaten (Kapitel 4.1) auf der Basis von uCT-S-
cans erstellt (Kapitel 4.3). Abbildung 48 zeigt die damit generierten dreidimensio-
nalen Oberflachenmodelle der inserierten Implantate der Typen A11, A14 und

B14 in Schweinekiefersegmenten.

Fir das Implantat wurden die im Kapitel Materialeigenschaften (4.4.2) beschriebe-
nen Paramer eingesetzt. Alle Berechnungen wurden als nichtlineare Kontaktana-
lysen mit dem FE-System MSC.Marc/Mentat durchgefuhrt. Die daraus gewonne-
nen numerischen Ergebnisse konnten so anhand der gemessenen Implantataus-
lenkung validiert werden. Abbildung 49 zeigt die aus den Oberflachenmodellen er-

stellten Tetraeder-Volumenmodelle.

Spongiosa

Abbildung 48: Dreidimensionale Oberflachenmodelle der inserierten Implantate
vom Typ A11, A14 und B14 im Schweinekiefersegment.
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Abbildung 49: Tetraeder-Volumenmodelle, jeweils bestehend aus Kortikalis (rot),
Spongiosa (gelb) und Implantat A11 (links), A14 (Mitte) und B14.

Erganzend zu den validierenden numerischen Untersuchungen erfolgten aul3er-
dem erganzende numerische Berechnungen, bei denen auf experimentelle Unter-
suchungen verzichtet wurde. Fur diese biomechanischen Analysen mit der FEM
wurden dreidimensionale Modelle von Implantaten der Marken Ankylos und Os-
seoSpeed auf der Basis von CAD- oder uCT-Daten konstruiert und in die dreidi-

mensionale Geometrie einer idealisierten Knochenstruktur eingesetzt.

Das vollstandige Modell fur jeden Implantattyp wurde anschlieRend anhand ver-
schiedener Parametersatze fur die Kortikalisdicke und den E-Modul bei einer verti-
kalen und lateralen Belastung von jeweils 100 N analysiert. Tabelle 6 zeigt die De-

tails der so untersuchten Implantate:

| Implantattyp Durchmesser [mm] Lange [mm]
Ankylos A 9.5 3,5 9,5
Ankylos A 11 3,5 11
Ankylos B 9.5 4,5 9,5
Ankylos B 11 4,5 11
Ankylos C 9.5 5,5 9,5
Ankylos C 11 5,5 11

OsseoSpeed OS 3.5 S 3,5 11
OsseoSpeed OS 4.5 4,5 11

Tabelle 6: Verwendete Ankylos- und OsseoSpeed-Implantate.
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4.5.2 Untersuchung zur Insertionstiefe

Ziel dieses Teils der Arbeit war es, anhand experimenteller und numerischer Me-
thoden sofortbelastete Implantate mit variierenden Insertionstiefen zu untersu-
chen. Dabei sollten der Einfluss der Insertionstiefe, die unterschiedlichen Aufbau-
ten und die verschiedenen Belastungsarten (rein vertikal, 45° lateral) auf die Os-
seointegration untersucht werden. Hierfir konnte auf eine an der Abteilung flur
Oralmedizinische Technologie (OMT) der Universitat Bonn gefertigte zahnmedizi-
nische Dissertation zurickgegriffen werden [Aktas 2012]. In dieser wurden insge-
samt 24 Implantate der Marken Ankylos, OsseoSpeed und Straumann in Kno-
chensegmente inseriert und gemessen. Bei den Segmenten handelte es sich

diesmal um in kleine Sticke gesagte Rinderrippen (Abbildung 50).

Jedes Implantat wurde in ein Segment einer Rinderrippe nach Vorschrift des Her-
stellers inseriert, bevor die Einbettung des Knochensegments in Kunststoff und
der Einbau in das HexMeS erfolgten. Danach wurden die Implantate mit vertikalen
sowie kombiniert vertikalen/transversalen Kraften von maximal 100N belastet,

wobei die Implantatauslenkungen gemessen wurden.

Abbildung 50: Unterschiedliche Implantate des Herstellers Straumann in Rinder-
rippen-Segmenten in epikrestaler (links und Mitte) sowie subkresta-
ler Position (rechts): links vom Typ Standard Regular Neck, Mitte
und rechts vom Typ Standard Plus Narrow Neck.
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Abbildung 51: Tetraeder-Volumenmodelle ausgewahlter Préparate mit den
Substrukturen Kortikalis, Spongiosa und Implantat in den drei unter-
schiedlichen Positionen: epi- (obere Reihe), supra- (untere Reihe:
links und Mitte) und subkrestal (unten rechts).

Anschliefend wurden dreidimensionale Modelle der Implantate und des umge-
benden Knochens erstellt und dreidimensionale Volumenmodelle aus Knoten und
finiten Elementen erzeugt. Die biomechanischen Analysen erfolgten analog zu
den Untersuchungen zur Sofortbelastung (Kapitel 4.5.1).

Abbildung 51 zeigt Tetraeder-Volumenmodelle ausgewahlter Praparate, beste-
hend aus Kortikalis (gelb), Spongiosa (orange) und Implantat (grau). Tabelle 7
zeigt die verwendeten Implantattypen als Ubersicht. Um das biomechanische Ver-
halten des Implantats bei lateraler Belastung zu untersuchen, wurden erganzende
numerische Berechnungen unter Verzicht auf Experimente durchgefuhrt. Dabei
wurde das Implantatmodell jeweils mit einer Kraft von 100 N vertikal und in einem
Winkel von 45° zur Okklusionsebene belastet.
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| Implantattyp Durchmesser [mm] Lange [mm]

Ankylos A11 3,5 11
Ankylos B11 4.5 11
Straumann S10 4.8 10
Straumann SP12 3,3 12
OsseoSpeed OS 3.5 S 3,5 11
OsseoSpeed OS 4.5 4.5 11

Tabelle 7: Verwendete Implantate der Marken Ankylos und Straumann
sowie die zusétzlich berechneten OsseoSpeed-Implantate.

4.5.3 Untersuchung zum Feingewinde

Die Spannungen und Verzerrungen des Knochens in der Umgebung enossaler
zahnarztlicher Implantate konnen Uber das Design des Implantats stark beein-
flusst werden und sind flr den Langzeiterfolg grundlegend. Daher ist die biome-
chanische Untersuchung der Implantatgeometrien in ihrem umgebenden Gewebe

von grofdem Interesse.

Ziel dieses Teils der Arbeit war es, den Einfluss des Feingewindes im Halsbereich
eines Implantats zu untersuchen. Dabei wurde unter anderem auch ein Implantat
identischer Dimension jeweils mit und ohne Feingewinde untersucht. Hier sollte

die klinische Eignung eines Feingewindes am Beispiel von Implantaten aus der

e

Al

Y

Abbildung 52: Dreidimensionales Modell eines Implantates mit (links)
und ohne Feingewinde.
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tioLogic®-Serie mit Hilfe der FEM biomechanisch und mit Simulationsergebnissen
der Vorganger-Implantate ohne Feingewinde verglichen werden (Abbildung 52)
[Rahimi et al. 2009]. Es sollten Aussagen in Bezug auf die Einleitung der Implan-
tatbelastung in den Kieferknochen und auf die klinische Eignung des neuen Im-
plantattyps mit Feingewinde (im osseointegrierten Zustand) getroffen werden. Ins-
gesamt wurden sieben Implantate des Herstellers Dentaurum Implants in ver-
schiedenen Dimensionen (Durchmesser und Lange) untersucht. Die Abmessun-

gen der Implantate kdnnen der Tabelle 8 entnommen werden.

Implantattyp Durchmesser [mm]  Lange [mm]
tioLogic® S 3.3 3,3 11
tioLogic® S 3.3 3,3 13
tioLogic® M 3.7 3,7 13
tioLogic® M 4.2 42 13
Tiolox M 4.2 (OFG) 4,2 13
tioLogic® L 4.8 4,8 13
tioLogic® L 5,5 55 13

Tabelle 8: Untersuchte Implantattypen in den verschiedenen
Dimensionen mit und ohne Feingewinde (OFG).

Auf der Basis von CAD-Daten im IGES-Format wurden im FE-Programmsystem
MSC.Marc/Mentat die Implantatoberflachen rekonstruiert. Das vollstandige Modell
fur jeden Implantattyp wurde anschlieend fur Kortikalisdicken von jeweils 2 und

3 mm bei vertikaler und lateraler Belastung von jeweils 300 N analysiert.

Aus der Literatur ist bekannt, dass die Kaukrafte auf Einzelzédhne im Allgemeinen
100N nicht Uberschreiten. In Einzelféllen kdnnen Krafte bis zu 500 N auftreten
(Bruxismus). Die numerischen Untersuchungen wurden mit Kraften bis 300 N in
vier Gruppen (Tabelle 9) durchgeflhrt, um bis in die Nahe dieses Grenzbereiches
zu gelangen und ggf. die Gefahr einer Uberbelastung des Knochens im Falle von
Bruxismus aufzuzeigen. Diese 300 N entsprechen auch der Belastung, die bei der

FEM-Auslegung des Implantats angelegt wurde.
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 Kortikalisdicke Kraftrichtung Kraft |

Gruppe 1 2mm vertikal 300N
Gruppe 2 2mm lateral 300N
Gruppe 3 3mm vertikal 300N
Gruppe 4 3mm lateral 300N

Tabelle 9: Gruppenaufteilung zum Feingewinde.

Um den biomechanischen Einfluss von Feingewinden auf Implantatauslenkungen
in einem nicht-osseointegrierten Zustand besser zu studieren, wurden eine Reihe
erganzender numerischer Rechnungen durchgeflhrt und nachfolgend miteinander
verglichen. Fur diese Berechnungen wurden zwei Implantate der Typen tiolLo-
gic® M4.2 und Tiolox M4.2 mit 100N belastet. Die Kortikalisdicke betrug dabei

2mm.

4.5.4 Sofortbelastung Rentiergeweih (in-vitro)

Wie bereits in Kapitel 2.5.2 beschrieben, eignet sich das Rentiergeweih laut frihe-
rer Untersuchungen aus biomechanischer Sicht gut fur die Untersuchung der Kno-
chenbelastung um Implantate. In diesem Zusammenhang sollten anhand experi-
menteller und numerischer Methoden die biomechanischen Eigenschaften des
Rentiergeweihs untersucht werden. Fur die biomechanischen Experimente wur-
den frische Geweihstucke, die durch einen Unfall oder aufgrund einer Verletzung

amputiert werden mussten, verwendet.

Dazu wurden die Geweihstlicke nach der Amputation direkt im Tiefkahlfach gela-
gert und mit einem speziellen Behalter mit Gefrierbeuteln frisch angeliefert. Der
Geweihast wurde in kleine Segmente gesagt und der umhillende Bast freigelegt.
AnschlieRend wurde ein Ankylos-Implantat vom Typ A11 in das gesagte Geweih-
segment inseriert (Abbildung 53). Hieran wurden die bereits anfangs dieses Kapi-
tels beschriebenen experimentellen und numerischen Untersuchungen durchge-
fuhrt. Somit konnten die Auslenkungen von in Rentiergeweihe eingesetzter Im-
plantate bei Belastung ermittelt werden. Spater erfolgte der direkte Vergleich der
experimentellen und numerischen Ergebnisse, wie in Kapitel 4.5.1 (Untersuchung

zur Sofortbelastung) dargestelit.
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Abbildung 53: Inserieren eines Ankylos-Implantats vom Typ A11 in Rentiergeweih.

Um mogliche Schaden an den Praparaten oder dem Mess-System auf Grund des
wesentlich empfindlicheren Rentiergeweihs zu vermeiden, wurde der Versuch bei

einer maximalen Kraft von 50N abgebrochen.

Da sich das Auslenkungs-Kraft-Verhalten des Implantats im Rentiergeweih von
bisherigen Untersuchungen unterscheidet, sollten zur Durchfiuhrung der numeri-
schen Berechnungen die Parameter fur den effektiven Elastizitatsmodul neu defi-
niert werden. Hierfur wurden mehrere FE-Berechnungen mit variierenden Werten
fur den effektiven Elastizitdtsmodul des kortikalen und spongiésen Knochens
durchgefuhrt. Bis auf diese beiden Materialparameter waren die FE-Modelle iden-
tisch. Der Elastizitaitsmodul des spongiésen Knochens wurde von anfanglich
100 MPa schrittweise abgesenkt, bis eine gute Ubereinstimmung mit den experi-

mentellen Ergebnissen erzielt werden konnte.
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4.6 In-vivo-Experimente am Rentier

Es sollte das Einheilverhalten der Implantate im Rentiergeweih untersucht wer-
den. Fur die Durchfihrung der tierexeperimentellen/histologischen Untersuchun-
gen wurden mehrere Rentiere im Duisburger Zoo fur Experimente vorgesehen. In
Zusammenarbeit mit den Zoologen und Tierarzten wurden zwei Tiere fur die Ope-
rationen ausgewahlt. Um das Trauma und das Leiden der Tiere bei der Operation
zu minimieren, wurde vom behandelnden Arzt eine entsprechende Operations-
und Narkosetechnik angewandt. Rentiere gelten als empfindlich und sind nur we-
sentlich kaltere klimatische Bedingungen gewohnt, weshalb die Operationen am
frihen Morgen durchgefuhrt wurden, um die Gesundheit der Tiere in der sommer-
lichen Hitze nicht zu gefahrden. Die Operation erfolgte wegen der beschrankten

Narkosezeit nach einem vordefinierten Ablauf.

Zu Beginn wurde bei jedem zu behandelnden Tier eine Vollnarkose durch den Ve-
terinar eingeleitet. Die verabreichte Menge an Narkosemittel reichte fur ca. 20 Mi-
nuten. Dadurch blieb genug Zeit, um das Implantat zu inserieren und anschliel3end
das Belastungssystem an dem Geweih anzubringen. Danach wurde eine geeigne-
te Stelle fur die Bohrung und Insertion des Implantats ausgesucht. Die Bohrung
sollte moéglichst zwischen Verzweigungen des Geweihs liegen. Die Verzweigun-
gen geben dem Implantat und dem Belastungssystem einen natarlichen Schutz.
Zudem besitzt das Geweih an dieser Stelle einen groReren Durchmesser als an
den Enden, somit konnen Implantate mit verschiedenen Dimensionen inseriert
werden. Um das Implantat in das Geweih zu inserieren, wurde an dieser Stelle der
Bast aufgeschnitten und der Knochen freigelegt (Abbildung 54, oben links). Nach
der Bohrung und einem entsprechenden Gewindeschnitt konnte das Implantat
passgenau platziert werden (oben rechts). AnschlieRend wurde das Implantat mit
einem kugelféormigen Aufsatz (Abutment) versehen. In einem nachsten Schritt
wurde der aufgeschnittene Bast um das Implantat genaht (unten links). Der Belas-
tungsring wurde so befestigt und justiert, dass der Druckstempel des Motors direkt
auf das Implantat gerichtet war. Dazu wurde der Tragerring mittels dreier Kortika-

lisschrauben an dem Geweih befestigt (unten rechts).
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Abbildung 54: Bast wird aufgeschnitten und der Knochen freigelegt (oben links),
das Implantat wird nach der Bohrung (oben rechts) passgenau plat-
ziert, anschlieBend wird der aufgeschnittene Bast um das Implantat
gendht (unten links) und in einem letzten Schritt wird die Belas-
tungseinheit mit drei Kortikalisschrauben an dem Geweih befestigt.

Der operative Eingriff ist damit abgeschlossen und das Tier kann in den nachsten
Minuten erwachen. Im Rahmen dieser Arbeit wurden insgesamt zwei Ankylos-Im-
plantate vom Typ A11 und ein Straumann-Implantat vom Typ S10 in das Geweih
lebender Rentiere eingesetzt. Zur Insertion der Implantate wurden an insgesamt
zwei verschiedenen Tieren zwei Operationseingriffe durchgefihrt. Bei der ersten
Operation wurden zunachst zwei Implantate (A11 und S10) inseriert. Es wurde le-
diglich das Ankylos-Implantat A11 belastet. Das zweite Implantat S10 wurde als
Referenz in einem Abstand von ca. 3cm von A11 in Richtung der Geweihspitze in-
seriert und nicht belastet. Das dritte Implantat (A11) wurde in einem zweiten Tier
mit kleiner dosierter Kraft von ca. 12N Uber mehrere Wochen mit Hilfe des KauSi

zyklisch belastet.
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4.7 Knochenumbausimulation

Es sollten nun ebenfalls mittels mathematischer Modelle Knochenumbauprozesse
in dem umgebenden Knochen eines im Kiefer inserierten Implantats erforscht
werden. Hierbei sollte das Verhalten des umgebenden Knochens im Fall einer
Uber- bzw. Unterbelastung des Implantats untersucht werden. Zu diesem Zweck
wurde ein Algorithmus entwickelt, der die komplexen Knochenumbauprozesse an-

hand eines numerischen Modells simuliert.

Gemal der sogenannten Schadigungs-/Wiederherstellungstheorie [Doblaré und
Garcia 2002] kann sich der Knochen nach einer Zerstorung wieder regenerieren.
Wahrend die Lastabschirmung (Unterbelastung) eine ubliche Ursache fur Kno-
chenabbau ist, kdnnen Spannungsspitzen (Uberbelastung) im Grenzbereich zwi-
schen Implantat und Knochen denselben Effekt hervorrufen. Die Uberbelastungen
kénnen zu einer Art kontinuierlicher Schadigung des Knochens flhren. Hierbei ist
die Geschwindigkeit der verursachten Zerstorung grol3er als die Reparatur durch
den Wiederherstellungsprozess. Abbildung 55 zeigt das Dichteanderungs-Span-

nungs-Diagramm unter Berucksichtigung des neutralen Bereichs.

5
4 e
3 ) / \
°; 2 S / N\
S 1 | / \ :
o Unterbelastung m Wachstum \ Uberbelastung
- O \ \ \ \ — \ \ \ T T T T
:C -1 =
g -3 // - \
4 \
s \

o 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 1 12 13 14 15 16
Spannung [MPa]

Abbildung 55: Dichtednderungs-Spannungs-Diagramm unter Berticksichtigung
des neutralen Bereichs: fiir die Dichte wurde ein Initialwert von
1g9/cm? vorausgesetzt.
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Hierbei wurde fur die Dichte ein Initialwert von 1 g/cm?® vorausgesetzt. Die Werte
fur die Konstanten &, B und D nach Formel 24 wurden aus frGheren Untersuchun-

gen ubernommen [Weinans et al. 1992].

Das oben bereits vorgestellte mathematische Modell wurde in eine selbst entwi-
ckelte Konsolenanwendung implementiert. Diese greift im Hintergrund auf das FE-
Programm MSC.Marc/Mentat fir die Berechnungen von Auslenkung, Verzerrung

und Spannung in den Modellen zu.

Der Algorithmus ist in der Lage, auf Basis dreidimensionaler FE-Modelle eines im
Knochen eingesetzten Implantats, den Knochenab- bzw. -anbau automatisch in
mehreren lterationen zu simulieren. Dabei werden die Materialeigenschaften (defi-
niert Uber die Dichte) durch das Programm nach jedem Simulationsschritt fur je-
des einzelne Element neu gesetzt (Kapitel 2.3.3), bevor der nachste Durchlauf im

Solver stattfindet.

Unter Anwendung dieses mathematischen Modells wurden zahlreiche numerische
Berechnungen durchgefihrt. Fur die Simulation wurde ein dreidimensionales Mo-
dell eines Implantats des Typs Ankylos A11 in die dreidimensionale Geometrie ei-
ner idealisierten Knochenstruktur eingesetzt. Die Dimensionen und die Form wur-
den einem menschlichen Unterkiefersegment im Bereich der Seitenzahne ange-

passt. Die Kortikalisdicke betrug dabei 2 mm.

Das Implantat wurde anschlielRend mit variierenden Kraften belastet. Die Aus-
wertung der resultierenden Anderung der Knochendichte erfolgte jeweils nach
100 Iterationen. Die numerischen Untersuchungen sollten sodann einen Auf-
schluss uber die komplexen Knochenumbauprozesse in dem umgebenden Kno-

chen eines inserierten Implantats im Kiefer ermdglichen.

Die ersten Ergebnisse zeigten jedoch, dass die bisher verwendeten Randbedin-
gungen fur diese Art von Untersuchungen nicht geeignet sind. Bei den bisherigen
Randbedingungen handelte es sich ausschliellich um Einschrankung der Beweg-
lichkeit des Knochens durch die Implantatbelastung. Hierfur wurde die Knocheno-

berflache einfach nur an den mesialen und distalen Enden in allen Richtungen
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Abbildung 56: Erstes FE-Modell mit neuen Randbedingungen:
Oberfldchenbelastung (links) und rigid body mit Krafteinleitung.

festgehalten (siehe Kapitel 4.4.1). Die Anwendung dieser Randbedingungen fuhr-
te bei den FE-Berechnungen der Knochenumbauprozesse zu einem kompletten

Abbau des Knochens in den unbelasteten Regionen der Knochenoberflache.

Am menschlichen Kieferknochen ist festzustellen, dass dieser stets kleinen Kraf-
ten und Belastungen ausgesetzt ist, die fur den Erhalt und Anbau des Kieferkno-
chens notwendig sind. Die Stimulation des Kieferknochens erfolgt durch aktive
Muskelarbeit und kleine naturliche Spannungen. Ohne diese ist eine Abnahme
der Knochenmasse unvermeidbar, so auch bei den numerischen und mathemati-

schen Simulationen.

Da nicht alle Oberflachenelemente des Knochenmodells unter Belastung stehen,
werden diese durch den Algorithmus systematisch abgebaut und hinterlassen
Lacken auf der Oberflache des Modells. Um diese Problematik zu umgehen, wur-
den alle Elemente, die sich auf der Oberflache befinden, mit kleiner konstanter
Kraft von 0,5N belastet (Abbildung 56, links). Dadurch konnte die Oberflache sta-

bilisiert und ein Abbau der betroffenen Elemente verhindert werden.

Zwecks einer noch genaueren Untersuchung der Knochenumbauprozesse wurde
ein weiteres FE-Modell erstellt. Dabei handelte es sich ebenfalls um ein in die
dreidimensionale Geometrie einer idealisierten Knochenstruktur eingesetztes Im-

plantat vom Typ A11.
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Dieses neue Modell unterscheidet sich von dem vorherigen in der Knochenstruk-
tur und den definierten Randbedingungen. Die genaue Betrachtung der Knochen-
struktur im Bereich der Spongiosa zeigt eine irregulare Vernetzung bis zur umhl-
lenden Kortikalis. Durch diese irregulare Geruststruktur der Spongiosa und deren
Verbindungen mit der Kortikalis wird durch ein Minimum an Material (und Gewicht)

eine maximale Stabilitat erzielt.

Nach diesem Vorbild wurde bei dem neuen Modell der Fokus auf Nachbildung ei-
ner inhomogenen, trabekularen Spongiosa-Struktur um das Implantat gelegt. Da
sich die Implantatbelastung nur in dessen naherer Umgebung auswirkt, wurde ein
zunachst noch homogener Knochenzylinder mit einem Durchmesser von 7 mm
gleichmassig so um das Implantat modelliert, dass dieses noch 0,1 mm aus der
2mm dicken Kortikalis herausragte. Das untere Ende des Zylinders befand sich

ca. 2,5mm unterhalb der Implantatspitze.

Da dieses Modell nun nur noch Uber einen kleinen Kortikalisring um den Implan-
tathals verfugte, musste die ganze auldere Begrenzung der Spongiosaoberflache

mittels Randbedingungen nachgebildet werden.

Abbildung 57: Zylindrisches FE-Modell mit irrequlédrem Gitter auf der Spongiosa-
oberflache, nur die gelb markierten Elemente wurden von aulRen
belastet (rechts, mit Lastvektor-Pfeilen). Links wurde ein Photo ei-
nes aufgeschnittenen Kieferknochens zur Verdeutlichung der tra-
bekuldren Gitterstruktur vor das Modell gelegt.
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Diese nun schwach belasteten Lagerungen in der Art eines irregularen Gitters auf
der Spongiosaoberflache waren entscheidend fur die Nachbildung der spongidsen
Struktur. Diese wurden erst noch engmaschig modelliert und zuletzt weitmaschi-
ger (Abbildung 57).

Zunachst wurde ein Modell mit einer geringfligigen Belastung von 5N berechnet,
bevor bei 50N beginnend die Last jeweils in Schritten von 50 N bis auf 500N er-
héht wurde. Anschliessend wurde noch in Schritten von 100 N weiter aufsteigend

simuliert, um auch noch den sofortigen Totalverlust sehen zu kénnen.

Alle Berechnungen wurden ohne Kontaktanalyse (Kapitel 2.2.4) durchgefihrt. So-

mit wurde ein osseointegrierter Zustand des Implantats simuliert.
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5 Ergebnisse und Diskussion

Im folgenden Kapitel finden sich die Ergebnisse der experimentellen und numeri-

schen Untersuchungen die in den Kapiteln 4.5 bis 4.7 beschrieben wurden.

Die Darstellung der Spannungs- und Verzerrungsverteilungen erfolgt mit Hilfe ei-
ner farblichen Kodierung. Eine solche Darstellung ist exemplarisch in Abbil-
dung 58 zu sehen. Sie zeigt eine farblich kodierte Darstellung der ortlichen Maxi-
malwerte fur die Auswertung. Die Farbstufen zeigen jeweils die Spannungs- und

Verzerrungswerte, wobei das Maximum gelb kodiert ist.

Die Maximalwerte fur Verzerrungen traten typischerweise im Kontaktbereich zwi-
schen Implantat und dem spongidosen Knochen auf. Die maximalen Spannungen
traten hingegen meistens im Kontaktbereich mit der Kortikalis auf, da hier den auf-
tretenden Belastungen mehr Widerstand entgegengesetzt wird. Daher beziehen

sich alle Maximalwerte jeweils auf den entsprechenden Bereich.

Kortikalis 20

N

4000

2000

Verzerrung [uStrain]
Spannung [MPa]

0 0

Abbildung 58: Farbliche Darstellung der Verzerrungs- (links) und Spannungswerte
(rechts). Die Maximalwerte fiir Verzerrungen kénnen in der
Spongiosa lokalisiert werden. Spannungsspitzen treten dagegen
im Kontaktbereich des Implantats in der Kortikalis auf.
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5.1 Ergebnisse der Parametervariation

Es folgt eine Zusammenfassung der Ergebnisse zur Parametervariation. Die nu-
merischen Untersuchungen beziglich der Variation von effektiven Elastizitatsmo-

duln des Knochens zeigten eine grolde Auswirkung auf die Implantatauslenkung.

Dieser Einfluss machte sich besonders bei dem spongiésen Knochen bemerkbar.
Wie in Abbildung 59 dargestellt, variierten die Implantatauslenkungen des A11-Im-
plantats zwischen 12 und 160 um. Im Gegensatz zum spongidésen Knochen konn-
ten durch die Parametervariation im kortikalen Knochen deutlich kleinere Unter-
schiede bei den Implantatauslenkungen festgestellt werden (Abbildung 60). Die
grolkere Kontaktflache zwischen Implantat und spongiésem Knochen und der dar-
aus resultierende groRere Widerstand gegen axiale Belastungen machen den ef-
fektiven Elastizitaitsmodul des spongiésem Knochens zu einem wichtigen Faktor

bei den numerischen Untersuchungen.

Durch diese systematischen Untersuchungen konnten Parameter gefunden wer-
den, die mit den Angaben der Literaturwerte [Frost 1987, van Oosterwyck 2000]

und den experimentell gewonnenen Daten in etwa Ubereinstimmten.

Parametervariation
160
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o

60

Auslenkung [um]
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0 100 200 300 400 500
E-Modul [MPa]

Abbildung 59: Materialparametervariation fiir Spongiosa der FE-Modelle zum
Implantattyp A11.
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Abbildung 60: Materialparametervariation flir Kortikalis der FE-Modelle zum
Implantattyp A11.

5.2 Ergebnisse zur Sofortbelastung

Zur Untersuchung der Sofortbelastung wurden im Rahmen dieser Arbeit eine Rei-
he experimenteller und numerischer Untersuchungen durchgefiihrt. Wie in Kapi-
tel 4.5.1 beschrieben, wurden die experimentellen Untersuchungen an insgesamt
26 Proben von funf verschiedenen Schweinekiefersegmenten vollzogen und aus-
gewertet [Giantoro 2012]. Im Anschluss an die durchgeflhrten Experimente er-
folgten die numerischen Simulationen. Wie bereits in Kapitel 4.5.1 erwahnt, wur-
den zusatzlich mehrere numerische Berechnungen anhand idealisierter Knochen-

gewebe an verschiedenen Implantattypen herangezogen.

5.2.1 Experimentelle Ergebnisse

Die experimentelle Analyse der Implantatbeweglichkeit an Schweinemodellen
erfolgte an Implantaten der Marke Ankylos in den Grollen A9.5, B9.5, A11, B11,
A14 und B14. Die Auswertung ergab die im Folgenden gruppenweise vergliche-

nen und erlauterten Endbelastungen und Implantatauslenkungen.

110



Ankylos A9.5 (@ 3,5 mm)
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Abbildung 61: Gemessene Auslenkungs-Kraft-Kurven des Implantats A9.5.

Auslenkung [pum]

In Abbildung 61 (Probe 19 bis 22) ist ein nahezu lineares Auslenkungs-Kraft-Ver-
halten der Implantate vom Typ A9.5 zu erkennen. Abbildung 62 zeigt die Implanta-
tauslenkungen vierer Implantate des Typs B9.5 aus zwei verschiedenen Schwei-
nepraparaten, Kieferhalfte 1 (Proben 23 und 24) und Kieferhalfte 2 (Proben 25
und 26). Die Proben von Kieferhalfte 1 zeigen aufgrund unterschiedlicher Kno-

chenstruktur beider Kieferhalften eine deutlich geringere Auslenkung als die von

Kieferhalfte 2.

Ankylos B9.5 (@ 4,5 mm)
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Abbildung 62: Gemessene Auslenkungs-Kraft-Kurven des Implantats B9.5.

o

111



Ankylos A11 (@ 3,5 mm)
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Abbildung 63: Gemessene Auslenkungs-Kraft-Kurven des Implantats A11.

In Abbildung 63 ist ebenfalls ein lineares Auslenkungs-Kraft-Verhalten des Im-
plantattyps A11 zu erkennen. Dabei handelt es sich um insgesamt funf Praparate
von zwei unterschiedlichen Schweinekiefern. Es kann jedoch ein vergleichbares
Auslenkungsverhalten trotz unterschiedlicher Praparatherkunft festgestellt werden.
Analog zum Implantattyp B9.5 konnten bei den Untersuchungen der Pro-
ben 15 und 16 (Schweinekiefer 1) sowie der Proben 17 und 18 (Schweinekiefer 2)
vom Typ B11 (Abbildung 64) Abweichungen zwischen diesen Proben festgestellt

werden. Diese sind in den Auslenkungs-Kraft-Kurven der Implantate deutlich er-

kennbar.
Ankylos B11 (@ 4,5 mm)
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Abbildung 64: Gemessene Auslenkungs-Kraft-Kurven des Implantats B11.
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Ankylos A14 (@ 3,5 mm)
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Abbildung 65: Gemessene Auslenkungs-Kraft-Kurven des Implantats A14.

Abbildung 65 zeigt die Auslenkungen zweier Implantate des Typs A14. Die Mes-
sung der Probe 11 wurde wahrend des Versuchs aufgrund einer mdglichen Kollisi-
on des Kraftarmes mit dem Probenhalter abgebrochen. Dadurch konnte eine Zer-
storung des Hexapoden verhindert werden. Fur Probe 12 ist jedoch ein bilineares
Auslenkungsverhalten zu erkennen: ab einer aufgebrachten Kraft von 20 N ist ein
Knick in der ansonsten linearen Kurve festzustellen. Beim Implantattyp B14 (Abbil-
dung 66) stammen die Proben ebenfalls von zwei unterschiedlichen Schweinen,

verhalten sich aber linear (Proben 6 bis 10, 13 und 14).

Ankylos B14 (@ 4,5 mm)
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Abbildung 66: Gemessene Auslenkungs-Kraft-Kurven des Implantats B14.
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5.2.2 Validierende FE-Simulation

Im Folgenden werden numerische Simulationen sofortbelasteter Implantate exem-
plarisch an den Typen A11, A14 und B14 gezeigt. Mit Hilfe der Kontaktanalyse
konnte ein nicht-osseointegrierter Zustand des Implantats numerisch simuliert
werden. Die Implantate wurden jeweils mit einer Kraft von 100N belastet und die
resultierenden Auslenkungen farblich kodiert dargestellt. Die weilRen Bereiche im
jeweils mittleren Teil des Bildes zwischen Implantat und Knochen zeigen eine L6-
sung des Implantats vom Knochen im nicht-osseointegrierten Zustand. Um diesen
Spalt besser darstellen zu kénnen, wurden die Auslenkungen und Verformungen
100-fach Uberhdht dargestellt. Fir den Implantattyp A11 wurden aul3erdem noch

beispielhaft Verzerrungen und Spannungen dargestellit.

Abbildung 67 zeigt die Auslenkungen fur das Implantat A11. Anhand der Farbska-
la kbnnen die auftretenden Auslenkungen ermittelt werden. In der Kortikalis findet

kein Ablosen des Implantats vom Knochen statt.

100

Auslenkung [um]

0

Abbildung 67: Schnitt durch das FE-Modell des Implantats A11 und farblich ko-
dierte Darstellung der in der Simulation ermittelten Auslenkungen
(100-fach tiberhéht).
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Abbildung 68: Schnitt durch das FE-Modell des Implantats A11 sowie farblich

kodierte Darstellung der in der Simulation ermittelten Verzerrungen
(100-fach tiberhéht).

In Abbildung 68 ist zu erkennen, dass unter Belastung das Implantat zusammen
mit der Kortikalis auf die Spongiosa drickt. Dies ist auf die starke Verankerung
des Implantats in der Kortikalis zurtickzufuhren. Dieses verursacht groRere Ver-
zerrungen im Bereich der Spongiosa. Abbildung 69 zeigt die Spannungen im Mo-

dell des A11-Implantats. Diese treten vor allem im Bereich der Kortikalis auf.

Spannung [MPa]

Abbildung 69: Schnitt durch das FE-Modell des Implantats A11 sowie farblich ko-

dierte Darstellung der in der Simulation ermittelten Spannungen
(100-fach lberhdht).
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100

Auslenkung [um]

Abbildung 70: Schnitt durch das FE-Modell des Implantats A14 sowie farblich ko-

dierte Darstellung der in der Simulation ermittelten Auslenkungen
(100-fach tiberhéht).

Abbildungen 70 und 71 stellen jeweils die numerische Simulation eines sofortbe-
lasteten Implantats vom Typ A14 bzw. B14 dar. Anhand der gelblichen Farbe des
kortikalen Knochens um das Implantat vom Typ B14 sieht man, dass er sich voll-

standig mitbewegt hat, wahrend das Implantat A14 dagegen durchgerutscht ist.
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Abbildung 71: Schnitt durch das FE-Modell des Implantats B14 sowie farblich ko-

dierte Darstellung der in der Simulation ermittelten Auslenkungen
(100-fach lberhdht).
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Auslenkungs-Kraft-Vergleich A11

150
=
? 90 Methode
: / —FEM
=
§ 60 / / —exp.
2]
=}
0 \ \ \ \ \ \ \
0 10 20 30 40 50 60 70
Kraft [N]

Abbildung 72: Numerisch-experimenteller Auslenkungs-Kraft-Vergleich des
Schweinekiefermodells mit Implantat A11.

Abbildung 72 zeigt die experimentelle und numerische Analyse der Auslenkungen
des Implantats A11 im Vergleich. Hierbei wurden die Auslenkungen in Abhangig-
keit von der Kraft N dargestellt. Der Vergleich bezieht sich auf das Auslenkungs-
Kraft-Verhalten des Implantats im Knochen bei axialer Belastung. Dabei wurden
die FE-Rechnungen mit Kontaktanalyse durchgefihrt (siehe Kapitel 2.2.3). Die Er-
gebnisse der Kontaktanalyse zeigen eine nahezu doppelt so hohe Beweglichkeit

des Implantats im Vergleich zum Experiment.
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Abbildung 73: Numerisch-experimenteller Auslenkungs-Kraft-Vergleich des
Schweinekiefermodells mit Implantat A14.
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Auslenkungs-Kraft-Vergleich
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Abbildung 74: Numerisch-experimenteller Auslenkungs-Kraft-Vergleich des
Schweinekiefermodells mit Implantat B14.

Auslenkung [um]

Abbildung 73 zeigt den Vergleich der experimentellen und numerischen Analyse
der Auslenkungen des Implantats A14. Die Kurven der numerischen und experi-

mentellen Untersuchung zeigen in der Anfangsphase eine gute Ubereinstimmung.

Ab einer Kraft von 30 N weicht jedoch die experimentelle Analyse der Implantatbe-
weglichkeit von der numerischen stark ab. In diesem Fall ist ein nichtlineares Ver-
halten der Implantatauslenkung bezuglich der axialen Belastung zu beobachten.
Eine mogliche Erklarung dafir ware die Entstehung eines Hohlraums unterhalb
der Implantatspitze bei der Praparation, die zu einer erhdhten Beanspruchung des

Knochengewebes im Gewindebereich flhrt.

Im Gegensatz zu den letzten beiden Fallen zeigt die Abbildung 74 eine sehr gute
Ubereinstimmung der beiden Kurven. Das Auslenkungs-Kraft-Verhalten des Im-
plantats bleibt sowohl beim Experiment als auch bei der numerischen Analyse

wahrend des gesamten Ablaufs linear.

5.2.3 Erganzende numerische Berechnungen

In diesem Teil der Arbeit sollten unterschiedliche nicht-osseointegrierte Implantat-
typen erganzend anhand numerischer Methoden untersucht werden. Dabei wurde

auf experimentelle Untersuchungen verzichtet.
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Nachfolgend werden zur besseren Ubersicht die Ergebnisse fiir das Ankylos-Im-
plantat-System, gruppiert nach Auslenkung, Verzerrung und Spannung, darge-
stellt. Die numerischen Ergebnisse flir die berechneten Modelle wurden zur Be-
wertung in insgesamt vier Gruppen aufgeteilt. Die Aufteilung der Gruppen wurde

nach Kortikalisdicke und Kraftrichtung durchgefuhrt.

Bei den Gruppen 1 und 3 wurden die mit einer Kortikalisdicke von 2 mm modellier-
ten Implantate belastet. In den Gruppen 2 und 4 stehen die Implantate in einem
Knochenmodell mit einer Kortikalisdicke von 3 mm. Die Gruppen 1 und 2 unter-
scheiden sich von den Gruppen 3 und 4 nur durch die Kraftrichtung, hierbei sind
die Implantate in den Gruppen 1 und 2 rein vertikal, die der Gruppen 3 und 4 late-
ral in einem Winkel von 45° zur Okklusionsebene belastet worden. Die angegebe-
nen Auslenkungs-, Verzerrungs- und Spannungswerte beziehen sich bei allen
Gruppen auf eine Kraft von 100N auf das Implantat. Tabelle 10 zeigt die Grup-

penaufteilung der numerischen Ergebnisse als Ubersicht.

 Kortikalisdicke Kraftrichtung |
Gruppe 1 2mm vertikal
Gruppe 2 3mm vertikal
Gruppe 3 2mm lateral
Gruppe 4 3mm lateral

Tabelle 10: Gruppenaufteilung numerischer Ergebnisse.

Abbildung 75 zeigt einen Vergleich der vertikalen Belastung bezuglich der Auslen-
kungen des Implantats. Es ist zu erkennen, dass die Beweglichkeit fur alle Implan-
tate bei der geringeren Kortikalisdicke von 2 mm deutlich héher ist. Die maximalen
Auslenkungen dieser Implantate waren im Durchschnitt 26 Prozent hoher als die
mit einer Kortikalisdicke von 3 mm. Dies verursachte in der Folge hohere Verzer-

rungen in der Spongiosa bei der geringeren Kortikalisdicke (Abbildung76).

Ein Vergleich der berechneten Spannungen in der Kortikalis (Abbildung 77) zeig-
te, dass die geringere Kortikalisdicke auch eine um etwa 11 Prozent hohere maxi-

male Spannung aufweist.
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Sofortbelastung Ankylos vertikal
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Abbildung 75: Auslenkungen der Implantate bei vertikaler Belastung mit 100 N:
die Auslenkungen bei einer Kortikalisdicke von 2 mm sind jeweils
deutlich héher als bei einer Kortikalisdicke von 3 mm.
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Abbildung 76: Maximale Verzerrungen in der Spongiosa bei vertikaler Belastung.
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Sofortbelastung Ankylos vertikal
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Abbildung 77: Spannungen bei vertikaler Belastung mit 100 N.

Abbildung 78 fasst die Implantatauslenkungen bei lateraler Belastung zusammen.
Hier sind, bedingt durch die laterale Belastung, hohere Werte fur die Implantat-
auslenkungen zu erkennen als bei der vertikalen Belastung. Wie erwartet, war die
Beweglichkeit fur alle Implantate mit einer Kortikalisdicke von 2 mm deutlich ho-

her.

Durch die laterale Belastung und dadurch héhere Auslenkung des Implantats wur-
de auch der Knochen starker beansprucht und es entstanden ebenfalls héhere
Werte fur die maximale Verzerrung (Abbildung 79) und Spannung (Abbildung 80)
sowohl in der Spongiosa als auch in der Kortikalis. Allgemein ist zu erkennen,
dass bei einer VergroRerung der Kortikalisdicke um 1 mm die Auslenkungen der
Implantate im Vergleich zur geringeren Dicke reduziert sind. Dabei spielte die Im-
plantatgeometrie fur die berechneten Auslenkungen der Implantate eine grol3e
Rolle. Die Implantate mit dem gréten untersuchten Durchmesser (5,5 mm) wei-
sen etwa zwischen 20 und 30 Prozent geringere Auslenkungen als die Implantate

mit dem kleinsten Durchmesser (3,5 mm) auf (Abbildungen 76, 79).
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Sofortbelastung Ankylos lateral 45°
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Abbildung 78:
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Implantatauslenkungen bei lateraler Belastung mit 100 N:
die Auslenkungen bei einer Kortikalisdicke von 2 mm waren
Jeweils deutlich héher als bei einer Kortikalisdicke von 3 mm.
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Abbildung 79: Maximale Verzerrungen in der Spongiosa bei lateraler Belastung.
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Sofortbelastung Ankylos lateral 45°
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Abbildung 80: Maximale Spannung bei lateraler Belastung mit 100 N.
A9.5 A1l B95 B11 co5  C11
- Kortikalisdicke 2 mm und vertikale Kraft von 100 N
® Auslenkung [um] 17,9 18,7 17,0 17,7 14,2 12,8
3 Verzerrung [uStrain]| 21640 33047 25193 31457 26530 19370
© Spannung [MPa] 113 86 119 80 101 81
~ Kortikalisdicke 3 mm und vertikale Kraft von 100 N
Q@ Auslenkung [um] 17,6 14,9 10,1 11,4 10,6 7.6
3 Verzerrung [pStrain] 33600 28580 20787 19617 22303 17510
© Spannung [MPa] 117 112 62 97 59 68
o Kortikalisdicke 2 mm und 45° laterale Kraft von 100 N
® Auslenkung [um] 30,3 31,9 36,6 26,5 30,4 26,2
3 Verzerrung [pStrain] 25533 32863 45100 27663 33500 30800
© Spannung [MPa] 131 113 102 161 272 139
< Kortikalisdicke 3 mm und 45° laterale Kraft von 100 N
® Auslenkung [um] 29,9 28,1 25,8 25,1 22,1 19,4
3 Verzerrung [uStrain]| 28987 33500 29307 30547 29510 20837
© Spannung [MPa] 148 114 100 86 104 122

Tabelle 11: Ubersicht der Berechnungen des Ankylos-Implantat-Systems.
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Tabelle 11 zeigt eine Zusammenfassung der numerischen Ergebnisse fur das

Ankylos-Implantat-System.

Im folgenden Abschnitt werden die numerischen Ergebnisse des nicht-osseointe-
grierten Zustands fur das Astra Tech Implantat-System vorgestellt. Die angegebe-
nen Auslenkungs- sowie Verzerrungs- und Spannungswerte beziehen sich eben-
falls auf eine Kraft von 100 N auf das Implantat. Abbildung 81 fasst die Auslenkun-
gen fir die Implantate OsseoSpeed 3.5 S und OsseoSpeed 4.5 bezuglich ver-
schiedener Lastrichtungen und der Variation der Kortikalisdicke zusammen. Im
Vergleich zu den Ankylos-Implantaten sind die Werte flr die Auslenkungen durch
das Feingewinde deutlich reduziert. Dadurch bedingt sind die Verzerrungen in der

Spongiosa kleiner (Abbildung 82).

Beim Astra Tech Implantat-System sind die Werte fur die Spannungen durch den
Einfluss von Feingewinden im Vergleich zu Ankylos-Implantaten teilweise erhdht.
Durch die Feingewinde verankert sich das Implantat stark im kortikalen Knochen,
deshalb steigen die Spannungsspitzen in den Feingewindegangen im Ubergangs-

bereich von Implantat zu Knochen (Abbildung 83).
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Abbildung 81: Implantatauslenkungen fiir die Implantate OS 3.5 S und OS 4.5 bei
vertikaler und lateraler Belastung.
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Abbildung 82: Maximale Verzerrungen in der Spongiosa.
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Abbildung 83: Maximalspannungen in der Kortikalis.
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Tabelle 12 zeigt eine Zusammenfassung der numerischen Ergebnisse flr das
Astra Tech Implantat-System.

0S 35S | 0S 4.5
Kortikalisdicke 2 mm und vertikale Kraft von 100 N

Auslenkung [um] 6,0 4,0
Verzerrung [pStrain] 9733 7033
Spannung [MPa] 130 46

‘ Kortikalisdicke 3 mm und vertikale Kraft von 100 N
Auslenkung [um] 3,0 2,0
Verzerrung [uStrain] 4837 2655
Spannung [MPa] 75 47

‘ Kortikalisdicke 2 mm und 45° laterale Kraft von 100 N
Auslenkung [um] 19,0 7,0
Verzerrung [uStrain] 62233 29973
Spannung [MPa] 401 140

‘ Kortikalisdicke 3 mm und 45° laterale Kraft von 100 N
Auslenkung [um] 12,0 6,0
Verzerrung [pStrain] 52067 23457
Spannung [MPa] 440 134

Tabelle 12: Ubersicht der Berechnungen des Astra Tech Implantat-Systems.
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5.3 Insertionstiefe

Auch zur Untersuchung der Insertionstiefe in den drei unterschiedlichen Positio-
nen supra-, epi- und subkrestal wurden im Rahmen dieser Arbeit eine Reihe expe-
rimenteller und numerischer Untersuchungen durchgefihrt. Wie in Kapitel 4.5.2
beschrieben, wurden die experimentellen Untersuchungen an einer Reihe von Im-
plantaten vollzogen [Aktas 2012] und ausgewertet. Auch hier erfolgten im An-
schluss wieder validierende numerische Simulationen und zusatzliche numerische

Berechnungen anhand idealisierter Knochenmodelle.

5.3.1 Experimentelle Ergebnisse

Die experimentelle Analyse der Implantatbeweglichkeit an den Rinderrippenseg-
menten erfolgte mit Implantaten der Marken Ankylos und Straumann. In den Ab-
bildungen 84 bis 87 sind die Messergebnisse jeweils flur einen Implantattyp darge-
stellt.

Beim Implantattyp A11 Iasst sich ein nahezu lineares Auslenkungs-Kraft-Verhalten
fur alle drei Versenkungstiefen beobachten (Abbildung 84). Dabei hat sich das
tiefer gesetzte Implantat (subkrestale Position) deutlich mehr als die anderen bei-
den Implantate bewegt. Wie in Kapitel 5.2 beschrieben, spielt die Kortikalisdicke

eine grofe Rolle bei der Implantatauslenkung. Da das Implantat in subkrestaler

Ankylos A11 (@ 3,5mm)
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Abbildung 84: Auslenkungs-Kraft-Verhalten des Implantattyps A11 beziiglich
aller drei Positionen (supra-, epi- und subkrestal).
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Ankylos B11 (@ 4,5mm)
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Abbildung 85: Auslenkungs-Kraft-Verhalten des Implantattyps B11 in den Positio-
nen supra-, epi- und subkrestal.

Position nicht die volle Schichtdicke des kortikalen Knochens zur Verankerung
nutzen kann, erhalt das Implantat aufgrund der kleineren Verankerung grofRere

Auslenkungen.

Die Ankylos-Implantate besitzen weder Feingewinde im Halsbereich noch eine ko-
nische Form am Implantatkopf. Diese kdnnen neben der Kortikalisdicke die Be-
weglichkeit des Implantats stark beeinflussen. Ahnlich wie beim Implantattyp A11
verhalt sich das Auslenkungs-Kraft-Verhalten des Implantattyps B11 (Abbil-
dung 85). Es ist zu erkennen, dass das subkrestal eingesetzte Implantat in der
Anfangsphase eine groRere Auslenkung aufweist. Des Weiteren ist festzustellen,
dass die suprakrestal (Uber Knochenniveau) eingesetzten Implantate aufgrund ei-
nes groReren Angebots an Kortikalisknochen und wegen der Gewindegange, die
jetzt mit ihrer Beschichtung in der Kortikalis liegen, kleinere Auslenkungen erfah-
ren. Die Abbildungen 86 und 87 zeigen die Messergebnisse als Auslenkungs-
Kraft-Diagramme fur die Implantattypen S10 und SP12 des Herstellers Straumann
mit einer Lange von 11 mm. Beide Typen bleiben in der Auslenkung im unteren
Kraftbereich (bis ca. 40 N) unter 30 um, wo die Ankylos-Implantate bereits deutlich
hdéhere Werte (B11) erreichten. Die hdhere Mobilitat des epikrestal eingesetzten
Implantats in Abbildung 86 weist auf einen eventuellen Fehler bei der Justage

oder ein Abrutschen des Implantats hin.
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Straumann S10-D4.8 RN
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Abbildung 86: Auslenkungs-Kraft-Verhalten des Implantattyps S10-D4.8 RN
in drei verschiedenen Positionen (supra-, epi- und subkrestal).
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Abbildung 87: Auslenkungs-Kraft-Verhalten des Implantattyps SP12-D3.3 NN
in drei verschiedenen Positionen (supra-, epi- und subkrestal).
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5.3.2 Validierende FE-Simulation

Nachfolgend werden die validierenden numerischen Ergebnisse der Insertionstie-
fe prasentiert. Es zeigte sich bei beiden Implantattypen A11 und B11, dass mit zu-
nehmender Tiefe der Insertion die mechanischen GroRen der Auslenkung und
Verzerrung erhoht werden. Die Spannungswerte verringern sich dagegen. Die Er-
héhung der Implantatauslenkung mit zunehmender Insertionstiefe zeigt nochmals

den Einfluss der Kortikalisdicke auf die Berechnung.

In den Abbildungen 88 bis 90 sind die Ergebnisse der beiden Ankylos-Implantate
nach Auslenkung, Verzerrung und Spannung gegeneinander graphisch aufge-
tragen. Der Vergleich der beiden Ankylos-Implantate zeigt einen deutlichen Ein-
fluss des Durchmessers auf Auslenkung, Verzerrung und Spannung. Alle drei Un-
tersuchungsparameter haben sich fir den Implantattyp B11 mit dem groferen

Durchmesser von 4,5 mm, wie zu erwarten, verkleinert.
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Abbildung 88: Konstanter Anstieg der Auslenkungen mit zunehmender
Insertionstiefe der Implantate A11 und B11.
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Abbildung 89: Berechnete Verzerrungen bei den Implantattypen A11 und B11.
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Abbildung 90: Maximalspannungen bei beiden Implantaten: durch tiefere
Insertion sanken die Spannungswerte deutlich.
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Tabelle 13 zeigt eine Zusammenfassung der numerischen Ergebnisse fur das

Ankylos-Implantat-System.

A11 B11
supra epi sub supra epi sub
Kortikalisdicke [mm] 1,7-2,1 1,3-1,1 1,0-09 25-21 1,5-16 0,5-0,6
Auslenkung [um] 20,5 23,4 25,9 11,6 17,7 19,0
Verzerrung [uStrain] 4240 7790 5700 3050 6410 4660
Spannung [MPa] 64,0 19,9 10,4 23,8 10,4 2,6

Tabelle 13: Rechenergebnisse der unterschiedlich inserierten Ankylos A11- und
B11-Implantate.

Abbildungen 91 bis 93 zeigen die graphischen Darstellungen der Rechenergeb-

nisse fur Auslenkung, Verzerrung und Spannung beim Straumann-Implantat-Sys-

tem.

Die Rechenergebnisse zeigen eine deutliche Zunahme der Implantatauslenkung
bei epikrestaler Insertion (Abbildung 91). Aufgrund der gewindebedingten starke-
ren Verankerung im kortikalen Bereich des Knochens bei suprakrestaler Position
sind kleinere Auslenkungen des Implantats als in epikrestaler Position festzustel-
len. Bei subkrestaler Insertion wird das Implantat durch die konusférmige Hals-

partie des Straumann-Implantatdesigns stark eingeschrankt.
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Abbildung 91: Auslenkungen beim Implantattyp Straumann SP12-D3.3 NN.
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Abbildung 92: Verzerrungen beim Implantattyp Straumann SP12-D3.3 NN.

Die Implantatauslenkung wird dadurch massiv eingeschrankt. Entsprechend kann
das Implantat bei epikrestaler Insertion ohne Einfluss von Gewindegang und tul-
penformiger Halspartie in den meisten Fallen leichter verschoben werden. Diese

Ergebnisse bestatigen im Wesentlichen die vorigen experimentellen Ergebnisse.
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Abbildung 93: Spannungen beim Implantattyp Straumann SP12-D3.3 NN.
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In Tabelle 14 ist eine Zusammenfassung der numerischen Ergebnisse fur das Im-

plantatsystem Straumann SP12-D3.3 NN dargestellt.

SP12-D3.3 NN
supra epi sub
Kortikalisdicke [mm] 2,1 2,00 1,7
Auslenkung [um] 42,4 67,0 39,7
Verzerrung [pStrain] 5830 6890 5570
Spannung [MPa] 19,4 23,7 23,1

Tabelle 14: Rechenergebnisse der unterschiedlich inserierten
Straumann SP12-D3.3 NN-Implantate.

5.3.3 Erganzende numerische Berechnungen

Erganzend sollte auch der Einfluss der Belastungsrichtung bei variierender Inser-
tionstiefe anhand idealisierter Knochenmodelle bestimmt werden. Die Abbildun-
gen 94 bis 96 zeigen die Ergebnisse fur das Implantat Ankylos B11 mit verschie-
denen Lastrichtungen. Die Diagramme zeigen dasselbe Verhalten des Implantats,

wie aus friheren experimentellen und numerischen Untersuchungen bekannt ist.
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Abbildung 94: Auslenkungen fiir den Implantattyp B11 bei vertikaler und
lateraler Belastung in drei Insertionstiefen.
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Abbildung 95: Verzerrungen fiir den Implantattyp B11 bei vertikaler und lateraler
Belastung in drei Insertionstiefen.

Wie erwartet, erhohen sich Auslenkung und Verzerrung mit zunehmender Inser-

tionstiefe. Die Spannungsspitzen verringerten sich dagegen wegen der geringeren
Kontaktflache des Implantats mit dem kortikalen Knochen. Bei suprakrestaler Im-

plantatposition ergab sich aufgrund der hoheren Krafteinleitung in die Kortikalis

eine kleinere Implantatauslenkung. Dies resultiert in niedrigeren Verzerrungen in

der Spongiosa.
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Abbildung 96: Spannungen fiir den Implantattyp B11 bei vertikaler und lateraler
Belastung in drei Insertionstiefen.
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Die Untersuchungen zeigten deutlich die Bedeutung des kortikalen Gewebes flr
die Stabilitat des Implantats. Wenn die Kontaktflache des Implantathalses mit der
Kortikalis reduziert wird, so kann das Implantat bei einer Erhdhung der Belastung
im spongidésen Knochen versinken und dadurch einen Implantatverlust verursa-
chen. Abbildung 97 zeigt den simulierten Fall basierend auf numerischen Berech-
nungen fur das subkrestal eingesetzte Implantat B11. Das Implantat verliert durch

mangelnden Kontakt zur Kortikalis den Halt und versinkt seitlich im spongidsen
Knochen.

Die maximale Auslenkung des Implantats fur alle drei Positionen lag bei 13 um.
Dies entspricht der maximalen Auslenkung bei suprakrestaler Implantatposition
mit vertikaler Belastung. Die Maximalwerte fur die Verzerrungen zeigen nur mini-
male Abweichungen fir alle drei Positionen und sind ebenfalls vergleichbar mit ei-
ner suprakrestalen Implantatposition bei vertikaler Belastung. Im Vergleich zur
vertikalen Belastung steigen die Spannungsspitzen fur supra- und epikrestal ein-
gesetzte Implantate um 20 Prozent und im Falle einer subkrestalen Position sogar
um 60 Prozent.

40

20

Auslenkung [um]

Abbildung 97: Seitliche Versenkung des subkrestal eingesetzten Implantates im
spongiésen Knochen (100-fach tiberhéhte Darstellung).
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Abbildung 98: Auslenkungen der OsseoSpeed-Implantate bei 100 N Belastung.

Abbildung 98 zeigt die berechneten Auslenkungen fir das Implantatsystem
OsseoSpeed. Das Feingewinde verhindert offensichtlich eine starkere Auslenkung
im Vergleich zu den anderen untersuchten Implantaten. Der Implantattyp OS 4.5
zeigt etwas kleinere Auslenkungen als das Implantat OS 3.5 S. Dies ist auf den

grolReren Implantatdurchmesser sowie das konusformige Design im Halsbereich

zuruckzufuhren.
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Abbildung 99: Verzerrungen der OsseoSpeed-Implantate bei 100 N Belastung.
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Abbildung 100: Spannungen der OsseoSpeed-Implantate bei 100 N Belastung.

Durch die kleineren Auslenkungen entstehen ebenfalls geringere Verzerrungen
(Abbildung 99). Die Spannungen hingegen sind deutlich hdher als bei den unter-
suchten Implantattypen ohne Feingewinde (Abbildung 100). Dazu folgen im nach-

sten Kapitel noch genauere Untersuchungsergebnisse.

5.4 Feingewinde

Im Folgenden werden die Ergebnisse des biomechanischen Verhaltens von Im-
plantaten unter besonderer Beachtung des Designs im Halsbereich, mit bzw. ohne
Feingewinde, untersucht. Hierzu werden Implantate des Herstellers Dentaurum
verschiedener Typen bezuglich der Lastrichtung und der Kortikalisdicke zunachst
im osseointegrierten Zustand verglichen. Anschlieliend werden exemplarisch zwei

ansonsten baugleiche Typen auch im sofortbelasteten Zustand untereinander ver-

glichen.
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5.4.1 Osseointegrierte Ergebnisse

Die numerischen Ergebnisse fur die berechneten Modelle aus Kapitel 4.5.3 wur-
den in insgesamt vier Gruppen aufgeteilt. Die angegebenen Auslenkungen sowie
Verzerrungs- und Spannungswerte beziehen sich bei allen Gruppen auf eine Kraft
von 300N auf das Implantat. Die Gruppenaufteilung der numerischen Ergebnisse
erfolgte analog zu der Tabelle 10 (Kapitel 5.2.3) mit 2 bzw. 3 mm Kortikalisdicke

und vertikaler sowie lateraler Belastung.

Stellvertretend fur die Auswertungen der bei einer Kortikalisdicke von 2 mm be-
rechneten Implantate sind die farblich kodierten Belastungsbilder des S 3.3-Im-
plantats der Lange 11 mm in den Abbildungen 101 und 102 dargestellt. Gut zu er-
kennen sind die typischen Verteilungen von Auslenkung, Verzerrung und Span-

nung.

In Gruppe 1 (Abbildung 101) kann man eine maximale Auslenkung des Implantats
von 12um beobachten. Dies fuhrte zu einer maximalen Verzerrung von 6200 p-
Strain in der Spongiosa, die im unteren Bereich des Implantats zu erkennen war.
Die hoéchsten Spannungen dagegen sind mit 54 MPa im Bereich der Kortikalis, am

Implantathals zu finden.
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Abbildung 101: S3.3-Implantat, 11 mm bei vertikaler Belastung und 2 mm Kortika-
lisdicke: die Farbstufen zeigen jeweils eine Auslenkung des Im-
plantats um 12 um vertikal in Kraftrichtung (links), eine Verzerrung
von maximal 6 200 uStrain in der Spongiosa (Mitte) und eine maxi-
male Spannung von 54 MPa in der Kortikalis.
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Abbildung 102: S3.3-Implantat, 11 mm bei lateraler Belastung und 2 mm Kortika-
lisdicke: Auslenkung des Implantats um 17 um in Kraftrichtung
(links), maximale Verzerrung von 6 000 uStrain in der Spongiosa
(Mitte) und Maximalspannung von 170 MPa in der Kortikalis.

Die maximalen Auslenkungen bei Gruppe 2 (Abbildung ) lagen bei 17 ym, sie wa-
ren damit hoher als in Gruppe 1. Eine maximale Verzerrung von 6000 uStrain war
in dieser Gruppe festzustellen, bei einer Maximalspannung von 170 MPa in der
Kortikalis. Allgemein war zu erkennen, dass die Spannungen in Gruppe 2 deutlich

hdher waren als in Gruppe 1 (2mm Kortikalis, vertikal).

Bei Erhdhung der Kortikalisdicke um 1 mm (Gruppe 3) wurden die Auslenkungen
der Implantate im Vergleich zur ersten Gruppe reduziert, die maximale Aus-
lenkung in dieser Gruppe lag bei 7 um bei einer maximalen Verzerrung von
3800 pStrain. Analog hierzu reduzierten sich die Belastungen und Auslenkungen
in Gruppe 4 (3mm Kortikalis, lateral) ebenfalls im Vergleich zu Gruppe 2 (2mm
Kortikalis, vertikal).

Die Gesamtauswertung der Ergebnisse zeigte, dass die maximale Auslenkung
des Implantats in der Gruppe 2 (2 mm Kortikalis, lateral) auftrat, und zwar bei dem
Implantat mit dem geringsten Durchmesser und der kirzesten Lange. Die auf die-
se Art und Weise ermittelten Maximalwerte sind fur alle untersuchten Implantate

und Gruppen in den folgenden Abbildungen 103 bis 108 zusammengefasst.
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Abbildung 103: Auslenkungen der Implantate bei vertikaler Belastung mit 300 N:
die Verschiebungen bei einer Kortikalisdicke von 2 mm sind je-
weils deutlich hher als die bei einer Kortikalisdicke von 3 mm.

Abbildung 103 zeigt einen Vergleich der vertikal belasteten (Gruppen 1 und 3) Im-
plantate bezliglich deren Auslenkungen. Wie erwartet, war die Beweglichkeit fur
alle Implantate mit der geringeren Kortikalisdicke mit 75 bis 85 Prozent deutlich
hoher. Dies verursachte auch hohere Verzerrungen in der Spongiosa bei der ge-

ringeren Kortikalisdicke (Abbildung 104).
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Abbildung 104: Berechnete Werte fiir die maximalen Verzerrungen in der
Spongiosa bei vertikaler Belastung mit 300 N.
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Abbildung 105: Berechnete Maximalspannungen bei vertikaler Belastung.

Ein Vergleich der berechneten Spannungen in der Kortikalis zeigte, dass auch ca.
ein Drittel hdhere Spannungsspitzen in dieser Gruppe auftraten (Abbildung 105).

Im Vergleich zu den vertikal belasteten Implantaten zeigten die lateral belasteten
(Gruppen 2 und 4) systembedingt hdhere Werte fur die Implantatauslenkung.

Durch diese laterale Belastung und Auslenkung des Implantats wurde auch der
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Abbildung 106: Implantatauslenkungen bei lateraler Belastung mit 300 N:
bei einer Kortikalisdicke von 2 mm waren sie deutlich hbher

als bei einer Kortikalisdicke von 3 mm.
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Dentaurum lateral
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Abbildung 107: Maximale Verzerrungen der Spongiosa bei lateraler Belastung.

Knochen etwas mehr beansprucht und es entstanden hdohere Werte fur Verzer-
rung und Spannung sowohl in der Spongiosa als auch in der Kortikalis. Abbil-
dung 106 fasst die Auslenkungen der lateral belasteten Implantate zusammen.
Die maximale Auslenkung in diesen vier Gruppen war bei den lateral belasteten
Implantaten bei einer Kortikalisdicke von 2 mm zu ermitteln, dementsprechend
waren hier auch die Verzerrungen grofRer als bei einer Kortikalisdicke von 3 mm
(Abbildung 107).

Abbildung 108 zeigt die Spannungsspitzen der lateral belasteten Implantate im
Vergleich. Diese wurden wiederum in der Kortikalis um den Halsbereich des Im-
plantats ermittelt. Vergleicht man die vertikal belasteten Implantate mit den trans-
versal belasteten Implantaten bei einer Kortikalisdicke von 2 mm (Abbildun-
gen 103 und 106), so waren die maximalen Auslenkungen der Implantate ver-

gleichbarer Geometrie in der ersten Gruppe um 18 bis 30 Prozent niedriger.

Dabei spielte der Implantatdurchmesser flir die berechnete Auslenkung des Im-
plantats eine grolde Rolle, wobei bei vertikaler Belastung die Implantate mit dem
groldten untersuchten Durchmesser (5,5 mm) etwa 40 Prozent geringere Auslen-
kungen aufwiesen als die Implantate mit dem kleinsten Durchmesser (3,3 mm).

Bei lateraler Belastung war die Auslenkung sogar um 48 Prozent geringer.
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Abbildung 108: Maximalspannungen der lateral mit 300 N belasteten Implantate.

Wie zu erwarten, wurde die grof3te Verzerrung in der Spongiosa bei lateraler Be-
lastung und einer Kortikalisdicke von 2 mm bei dem dunnsten und kurzesten Im-
plantat festgestellt (Abbildung 107). Die Abbildungen 103, 104 und 105 verdeutli-
chen, dass bei vertikaler Belastung keinerlei Einfluss auf Auslenkung, Verzerrung
oder Spannung in der Kortikalis durch das Feingewinde zu erwarten ist. Dies er-
scheint logisch, da ja eine osseointegrierte Situation berechnet wurde, die eine
gleichmafige und korperliche Lasteinleitung durch das Implantat in den Knochen
simuliert. Hier durfen keine Unterschiede auftreten, wenn die Oberflache mit ei-

nem zusatzlichen feinen Gewindegang uUberzogen ist.

Etwas anders sieht dies bei einer lateralen Belastung aus (Abbildungen 106, 107
und 108): Durch die nicht senkrechte Krafteinleitung kommt es in den Feingewin-
degangen zu leicht erhéhten Spannungen im Ubergangsbereich von Implantat zu
Knochen. Dies lasst sich durch die geringfligig hdhere Scherbelastung im Ver-

gleich zum OFG-Implantat erklaren.

In allen Simulationen dieses Untersuchungsabschnitts hat sich ein linearer Zu-
sammenhang zwischen aufgegebener Belastung und biomechanischer Reaktion
gezeigt. Die berechneten Ergebnisse fur eine Belastung von 300 N erlauben daher

eine Interpolation des Verhaltens der Implantate bei einer Last von 100 N.
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Es zeigt sich, dass bei einer mittleren Kaukraft von 100 N fir alle untersuchten Im-
plantate die physiologische Grenze im Knochen nicht Uberschritten wird. Dies gilt
insbesondere auch, wenn man das Referenz-Implantat (M 4.2, L13) mit und ohne
Feingewinde vergleicht. Durch das neue Design konnte uberdies eine homogene-
re Verteilung der Knochenbelastung erreicht werden. Die untersuchten Implantat-
typen kdnnen somit flr den Einsatz als enossale (im Knochen befindliche) zahn-
arztliche Implantate auch mit dem neuen Design empfohlen werden und wurden

dementsprechend durch den Hersteller in den Markt eingeflhrt.

Tabelle 15 zeigt eine Zusammenfassung der numerischen Ergebnisse flr das

Dentaurum-Implantat-System.

tioLogic® tioLogic® tioLogic® tioLogic® Tiolox tioLogic® tioLogic®
S3.3-11 S3.3-13 M3.7-13 M4.2-13 M4.2-13 L4.8-13 L5.5-13
OFG

Kortikalisdicke 2 mm und vertikale Kraft von 300 N
Auslenkung [um] 121 11,8 10,9 9,7 9,5 8,3 7,0
Verzerrung [pStrain] 6184 6200 5271 4579 4601 3643 2949
Spannung [MPa] 54 64 61 48 47 47 38
Kortikalisdicke 3 mm und vertikale Kraft von 300 N
Auslenkung [um] 6,6 6,6 6,0 53 53 4,6 4,0
Verzerrung [pStrain] 2865 3787 3215 2688 2663 2193 1833
Spannung [MPa] 42 54 46 34 33 33 28
Kortikalisdicke 2 mm und 45° laterale Kraft von 300 N ‘
Auslenkung [um] 16,8 16,2 14,7 12,4 12,2 10,6 8,8
Verzerrung [pStrain] 5973 5865 5815 5115 5269 4159 3609
Spannung [MPa] 170 165 164 109 112 93 70
‘ Kortikalisdicke 3 mm und 45° laterale Kraft von 300 N ‘

Gruppe 2 Gruppe 1

Gruppe 3

<

§ Auslenkung [um]| 11,5 11,5 10,1 8,4 8,3 7,2 6,0

(% Verzerrung [uStrain] 4540 4857 4746 3417 3285 2810 2335
Spannung [MPa] 170 178 151 100 90 78 53

Tabelle 15: Ubersicht der Berechnungen des Dentaurum-Implantat-Systems.
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5.4.2 Sofortbelastung (Feingewinde)

Nachfolgend werden die numerischen Ergebnisse fur zwei Implantate der Typen
Tiolox und tioLogic® des Herstellers Dentaurum zusammengefasst. Abbildung 109
zeigt die Auslenkungen fiir die beiden Implantate tioLogic® und Tiolox. Wie erwar-
tet, ist die Auslenkung des Implantats tioLogic® um 70 Prozent geringer als die

des ansonsten baugleichen Implantats Tiolox ohne Feingewinde.

Durch die vermehrte Beweglichkeit des Implantats entstehen gréRere Verzerrun-
gen in der Spongiosa. Abbildung 110 zeigt die resultierende maximale Verzerrung
fur beide Implantate. Wie zu erkennen ist, verursacht der Implantattyp Tiolox
(OFG) mehr als doppelt so hohe Verzerrungen im Knochen. Im Gegensatz zu den
Werten fur Auslenkung und Verzerrung wurde eine Reduzierung der Spannungs-
spitzen beim Tiolox-Implantat festgestellt (Abbildung 111). Die Spannungsspitzen
in der Kortikalis steigen jedoch — durch das Feingewinde bedingt — bei dem tioLo-

gic®-Implantat etwa auf das 28-fache an.
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Abbildung 109: Auslenkung der Implantate bei vertikaler Belastung:
Beim Tiolox-Implantat ohne Feingewinde (OFG) ist sie
deutlich héher als beim tioLogic® mit Feingewinde.
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Abbildung 110: Die Verzerrungen beim Tiolox-Implantat ohne Feingewinde sind
deutlich héher als beim tioLogic® mit Feingewinde.
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Abbildung 111: Die Spannungen in der Kortikalis sind beim tioLogic®-Implantat mit
Feingewinde deutlich hbher als beim Tiolox ohne Feingewinde.
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In Tabelle 16 wurden die numerischen Ergebnisse flir zwei Implantate der Typen

Tiolox und tioLogic® des Herstellers Dentaurum zusammengefasst.

\ tioLogic® M4.2 Tiolox M4.2 \
Auslenkung [um] 15 55
Verzerrung [pStrain] \ 68800 145000 \
Spannung [MPa] 557,1 19,65

Tabelle 16: Numerische Ergebnisse fiir zwei Implantate der Typen Tiolox/tioLo-
gic®: beide Implantate weisen den gleichen Durchmesser (4,2 mm),
die gleiche Lénge (11 mm) und Form auf und unterscheiden sich nur
im Halsbereich.

5.5 Sofortbelastung Rentiergeweih (in-vitro)

In Abbildung 112 ist die numerische Auswertung den durchgeflihrten experimen-
tellen Messergebnissen gegenubergestellt. Der dabei ermittelte E-Modul betrug
20MPa. In allen drei Achsen des HexMeS-Koordinatensystems ist ein nahezu li-
neares Auslenkungs-Kraft-Verhalten des Ankylos A11-Implantats erkennbar. Die
festgestellten grolen Auslenkungen des Implantats schon bei sehr kleinen Kraf-
ten unterscheiden sich deutlich von bisherigen Untersuchungen. Dieses Verhalten

des Rentiergeweih-Gewebes war allerdings zu erwarten (siehe Kapitel 2.5.2).

Rentiergeweih (experimentell/FEM)
Ankylos A11 (@ 3,5mm)

150
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= 50 m—TX €XP.
:“:D o m— Ty €Xp.
3 — Tz Xp.
g 50 Tx FEM
3 -100 Ty FEM

150 s Tz FEM

'200 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1
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Kraft [N]

Abbildung 112: Gegendberstellung der experimentellen HexMeS-Ergebnisse und
der Ergebnisse der FEM zeigen eine sehr gute Ubereinstimmung
und ebenso ist ein fast lineares Auslenkungs-Kraft-Verhalten in
allen drei Achsen zu sehen.
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5.6 In-vivo-Experimente am Rentier

Im Duisburger Zoo wurden zunachst bei einem ersten Termin ein belastetes Anky-
los A11- und ein unbelastetes Straumann SP12-Implantat eingesetzt. Nach Ab-
schluss dieser ersten Untersuchung wurde noch ein A11-Implantat inseriert und
deutlich geringer belastet. Das erste Implantat vom Typ Ankylos A11 konnte nam-
lich aufgrund zu hoher Belastung nicht einheilen und fiihrte bereits nach wenigen
Tagen zu einem Implantatverlust. Durch die Uberbelastung wurde die Knochen-
substanz um das Implantat abgebaut und das Implantat hat sich vom Gewebe ab-
geldst. Als Folge entzlindete sich die offene Wunde und flhrte somit zu einem

Verlust des gesamten Geweih-Astes (Abbildung 113).

Roéntgenbild und pCT-Aufnahme nach dem Verlust des Geweih-Astes haben ge-
zeigt, dass das daneben positionierte, unbelastet gebliebene Implantat vom Typ

Straumann S10 sich in einem Einheilungsprozess befand (Abbildung 114).

Im Gegensatz zu diesem ersten Ergebnis war der zweite Versuch an dem zweiten
Tier ein voller Erfolg. Nach einer vierwochigen Belastungsphase wurde zur Analy-
se der Einheilung der natirliche Abwurf des Geweihs abgewartet. Die anschlies-
senden pCT-Aufnahmen haben die Einheilung des Implantats jedoch bestatigt
(Abbildung 115).

Abbildung 113: Das innere Implantat vom Typ Ankylos A11 wird aus dem
entziindeten Geweih gezogen, die rechte Abbildung
(von der gegentliberliegenden Seite aufgenommen)
zeigt den anschliessend amputierten Geweihast und
das darin befindliche unbelastete Implantat S10.
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Abbildung 114: Rbéntgen- (links) und uCT-Aufnahme des Straumann-Implantats
nach dem Verlust des Geweih-Astes.

Abbildung 115: Réntgenaufnahme des eingeheilten Implantats vom Typ
Ankylos A11 mit VergréBerungen der Kontaktzone von Implantat-
oberflache mit umgebenden Knochen (links) und das ausgeségte
Geweihstlick mit dem Implantat nach Abwurf (rechts).
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5.7 Knochenumbauprozesse

Nachfolgend werden die Ergebnisse der Simulationen zum Knochenumbau fur
das Rohrchenmodell und die Zylindermodelle, jeweils mit idealisierter Knochen-
struktur, prasentiert. Zu allen Modellen wurden Berechnungen Uber 100 Simula-
tionsschritte erstellt, wobei anhand des Rohrchenmodells zunachst der zeitliche

Verlauf und anschlieRend am Zylindermodell die Lastvariation gezeigt wird.

5.7.1 Rohrchenmodell mit Umbauvorgang

Bei den 100 Berechnungsschritten fur das Réhrchenmodell waren schon nach
etwa 60 Schritten nur noch kleine Veranderungen der Knochendichte und -struktur
erkennbar. Durch die Simulation konnte aus einer homogenen, mit einer Anfangs-
dichte von ca. 0,3 g/cm?, eine inhomogene, der anatomischen ahnliche Knochen-
struktur gebildet werden. In Abbildung 116 sind exemplarisch neun Elemente im
zeitlichen Verlauf dargestellt. Dabei konnten im wesentlichen vier Gruppen von
Elementen beobachtet werden. Die erste Gruppe begann sofort mit einem kon-
stanten starken Knochenanbau bis zur Maximaldichte von 1,74 g/cm?® (Kurven 1
und 2). Die zweite Gruppe begann mit einem schwacheren Knochenanbau, baute
dann jedoch erst einmal noch leicht ab, bevor auch sie wieder bis zur Maximal -

dichte anbaute (Kurven 3 bis 5).

Dichteanderung
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Abbildung 116: Dichteverlauf neun beispielhafter Elemente in vier Gruppen.
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Die dritte Gruppe baute nach einem schwachen Knochenanbau wieder auf das
Niveau der Anfangsdichte ab (Kurven 6 und 7) und die letzte Gruppe baute bereits
nach wenigen Schritten vollstandig ab (Kurven 8 und 9). Die abgebauten Elemen-
te weisen eine Restdichte auf, die das Knochenmark zwischen den Spongiosa-
balkchen darstellt. Sie werden daher in allen folgenden Darstellungen ausgeblen-

det. Abbildung 117 zeigt das Endergebnis der Simulation.

In Abbildung 118 sind einzelne Schritte der Simulation als Schnittbilder senkrecht
durch die Implantatmitte dargestellt. Oben links ist das Anfangsmodell mit der
noch homogenen Dichte von 0,3 g/cm® abgebildet. Rechts daneben ist im flnften
Schritt bereits erster Knochenanbau, vor allem im Bereich unterhalb des Implan-
tats sowie ringformig um die unteren Gewindeschneiden herum, erkennbar. Die
dort noch zu sehenden Hohlraume um die Gewindefugen herum deuten auf Berei-
che schwacher Belastung hin, die in spateren Schritten wieder als Hohlrdaume auf-
tauchen (ab 20. Schritt erkennbar). Die Abbildung des zehnten Schritts (oben
rechts) zeigt die allgemeine vorubergehende Verdichtung des Knochens. Hier ha-
ben sich die in den vorherigen Darstellungen schon ausgebildeten Verdichtungen
weiter verhartet und sind nun strahlenférmig zwischen samtlichen Gewindeschnei-

den sowie der Implantatspitze und der umgebenden Kortikalis sichtbar.

Dichte [g/cm?]

0,3

Abbildung 117: Der physiologischen Situation &hnliche Knochenstruktur der Spon-
giosa nach Abschluss der Simulation (Frontalansicht, links) sowie
farbige Darstellung der Dichteverteilung (Frontalansicht, rechts).
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Abbildung 118: Einzelne Schritte der Simulation des mit 100 N belasteten Rbhr-
chenmodells als Schnittbilder senkrecht durch die Implantatmitte:
Die Bildung einer der physiologischen dhnlichen Spongiosa als
farblich kodierte Darstellung der Dichteverteilung im zeitlichen
Verlauf. Anfangsmodell (oben links) mit noch homogener Dichte,
im flinften Schritt (rechts daneben) ist bereits erster Knochen-
anbau, vor allem im Bereich unterhalb des Implantats sowie
ringférmig um die unteren Gewindeschneiden herum erkennbar.
Die Hohlrdume um die Gewindefugen herum deuten auf Bereiche
schwacher Belastung hin. Die Verdichtungen verhérten sich wei-
ter und verlaufen strahlenférmig zwischen sémtlichen Gewinde-
schneiden sowie der Implantatspitze und der umgebenden
Kortikalis.
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Diese strahlenférmige Verhartung bleibt nun im Wesentlichen bis zum Ende erhal-
ten. Die Abbildungen in der zweiten Zeile zeigen die Entstehung von sich ausbrei-
tenden Hohlrdumen, die ihren Ursprung jeweils in den Gewindefugen und in der
Mitte der Implantatspitze haben. Da sich der Knochen um die Gewindeschneiden
verdichtet hat, entsteht hier eine Unterbelastung der Elemente in dieser Region

und daher erfolgt Knochenabbau.

5.7.2 Zylindermodell mit Lastvariation

Nachdem am Rohrchenmodell der Knochenumbauprozess ausreichend veran-
schaulicht werden konnte, folgen nun die Ergebnisse der Lastvariation anhand
des Zylindermodells. Bei diesem wurde lediglich die Lasteinleitung im Bereich von
5N bis 800N variiert. Die Ergebnisse stellen sich in zwei Einzelbeschreibungen

und drei Gruppen wie folgt dar:

In der ersten Abbildung oben links ist ebenfalls das Anfangsmodell zum direkten
Vergleich dargestellt. Rechts daneben eine schwache Last von 5 N appliziert, das
Ergebnis zeigt deutlich erkennbar einen entsprechenden schwachen Knochenan-
bau, der jedoch schon die typische Strahlenstruktur erkennen lasst. Dies ent-

spricht noch am ehesten einem unbelasteten Einheilungsvorgang.

Bei den Modellen, die mit Kraften von 50 bis 300N belastet wurden, zeigt sich
durchweg ein ahnliches Bild. Im oberen Bereich wachst die Kortikalis nach unten
und ersetzt zunehmend die dort befindliche Spongiosa und verstarkt sich somit.
Mit wachsender Krafteinleitung nimmt diese Schicht in der Hohe zu. Sobald die
Kraft einen kritischen Wert tiberschreitet, tritt eine so starke Uberbelastung in der
Kortikalis auf, dass sie dieser Belastung nicht mehr standhalten kann und demzu-
folge abgebaut wird. Dies zeigt sich in den Abbildungen 350 bis 800 N, die Auslen-
kung des Implantats ist aber aus Darstellungsgrinden nicht zu sehen. Die in der
vorherigen Gruppe bereits beschriebene Unterstutzungsschicht wandert in der
Folge mit zunehmender Kraft weiter nach unten, ihre Dicke bleibt jedoch nahezu

gleich. Sie Ubernimmt damit die gesamte Stutzfunktion der Kortikalis.
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Abbildung 119: Simulation des Zylindermodells mit unterschiedlichen Lasten als
Schnittbilder senkrecht durch die Implantatmitte: Die Bildung einer
ebenfalls der physiologischen Situation &hnlichen Spongiosa als
farblich kodierte Darstellung der Dichteverteilung. Anfangsmodell
mit homogener Dichte (oben links), bei 5 N (rechts daneben) ist
regelméliger Knochenanbau um die Gewindeschneiden herum
erkennbar, wie in einer unbelasteten Einheilungsphase.

Die Hohlrdume um die Gewindefugen herum deuten auch hier auf
Bereiche schwacher Belastung hin. Bei hbheren Lasten wéchst
die Kortikalis zunehmend nach unten, um ihre Stiitzfunktion
beibehalten zu kbnnen.

Sobald die Krafteinleitung einen Grenzwert (iberschreitet, ersetzt
diese neu entstandene Schicht die inzwischen vollstédndig abge-
baute urspriingliche Kortikalis und verlagert sich mit zunehmender
Kraft weiter nach unten, bis sich auch diese neugebildete Korti-
kalisschicht bei Kréften von (iber 500 N erst gar nicht mehr bilden
kann und das Implantat verloren ist.
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Abbildung 120: Der physiologischen Situation &hnliche Knochenstruktur der
Spongiosa nach Abschluss der Simulation als Frontalansicht
(links) sowie ein Blick auf die zwischen den Schnittmarkierungen
ausgeschnittenen Scheibe des 3D-Modells (farblich kodiert).

Die strahlenformige Struktur unterhalb bildet sich jedoch gleichartig. Das Implantat
ist ab Uberschreitung dieser kritischen (Dauer-)Last jedoch verloren, da sich das
Implantat aus der Kortikalis herausgelost hat. Bei 350 N betragt die Auslenkung
des Implantates bereits 0,6 mm. Sobald die Unterstitzungsschicht bis zum Boden
des Modells reicht, sind samtliche, das Implantat umgebende Knochenelemente
vollstandig abgebaut und das Implantat liegt somit komplett frei und ist von vorn-

herein verloren.

Abbildung 120 zeigt das Endergebnis als 3D-Modell bei einer Kraft von 100 N.
Durch das neue Design der Randbedingungen konnte eine noch realere Struktur

der Spongiosa nachgebildet werden.
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6 Schlussfolgerung

Der Knochen besitzt die Fahigkeit, auf eine durch das Implantat entstehende me-
chanische Belastung innerhalb vorgegebener physiologischer Grenzen mit einer
Anderung seiner Struktur zu reagieren [Lanyon 1983]. Wahrend geringe Verzer-
rungen unter 300 uStrain in der Spongiosa zu einem Knochenabbau fuhren kon-
nen, fihren physiologische Belastungen von 300 uStrain bis 3000 yStrain zu ei-
nem Knochenum- und -anbau [Frost 1988], der die Knochenstruktur erhalt oder
verstarkt. Hyperphysiologische Belastungen Uber 3000 yStrain fuhren dagegen zu
fibrosen Umbauprozessen, es kann zur Zerstérung der Knochensubstanz kom-
men. Die Belastung des Knochens um ein Implantat sollte daher im physiologi-
schen Bereich liegen und diesen auf jeden Fall bei regularer Belastung durch

Kauen oder Schlucken nicht Uberschreiten.

Bei der Projektierung aller Untersuchungen ist darauf zu achten, dass die entspre-
chenden Krafte sich in einem jeweils entsprechenden Bereich bewegen. So muss-
ten auch die in das Rentiergeweih eingebrachten Krafte so gewahlt werden, dass
die Festigkeit des Geweihgewebes, welche niedriger ausfiel als urspringlich an-
genommen, nicht Uberschritten wird. Fur die in den Simulationen applizierten Kraf-

te gilt ahnliches.

Als Schlussfolgerung ergibt sich, dass die experimentelle Messung eine gute
Uberprifbarkeit der gewahlten numerischen Methoden erlaubt. Die Untersuchun-
gen zeigen, dass unterschiedliche Auslenkungen des Implantats auf unverhaltnis-
mafig gewahlte Parameter zurickzuflhren sind. Somit ist es mdglich, durch Va-
riation der Materialeigenschaften eine optimale Annaherung aller Proben an das

reale Verhalten zu erzielen.

Viele Faktoren und Parameter konnen die Mobilitat des Implantats bei den nume-
rischen Berechnungen stark beeinflussen. Neben Parametervariationen fur den
Elastizitdatsmodul der Knochen spielen auch Implantatdurchmesser, -lange und —
als wichtigste Faktoren — die Kortikalisdicke des Modells sowie applizierte Krafte

eine grof3e Rolle.
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Es zeigte sich, dass seitliche Belastungen des Implantats zu einer erheblich star-
keren Beanspruchung sowohl des spongidsen als auch des kortikalen Knochens
fuhren. Diese Beanspruchung ist bei subkrestal eingesetzten Implantaten noch
wesentlich hdher, da die nutzbare Kortikalisdicke sich um einen entsprechenden

Betrag reduziert.

Der Spongiosa kommt in dem gesamten Knochenumbauprozess aber die wich-
tigste Rolle zu: Dank ihres engmaschig vernetzten und elastischen Gerustes ab-
sorbiert sie den entstehenden Druck, vorausgesetzt, es wirken keine exzessiven
Krafte.

Der Knochenumbau ist zusammengefasst ein sehr weites Feld mit sehr vielen
Einflussgréfien, deren Zusammenhang in dieser Arbeit systematisch untersucht

und dargestellt wurde.

Diese Arbeit hat zahlreiche verschiedene Aspekte analysiert, die dem Studium
dentaler Implantate helfen. Geratedesign, Laborexperimente, neue Tierversuche,
einfache und komplexe FE-Analyse und Simulation von Knochenumbauprozessen
— dies alles wurde im Rahmen dieser Arbeit fertig entwickelt und getestet. Damit
ist nun der Weg frei fur weitere Forschung und Entwicklung. Zahlreiche Publikatio-
nen und Projekte basieren bereits zum Teil auf Ergebnissen der vorliegenden Ar-

beit, hierzu sei zunachst auf die Publikationsliste verwiesen.
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7 Zusammenfassung

Zur Untersuchung der Knochenumbauvorgange sind neben klinischen auch bio-
mechanische Methoden, die den Hauptgegenstand der vorliegenden Arbeit bilden,
von besonderer Bedeutung. Insbesondere numerische Simulationen der Kno-
chenumbauprozesse kdonnen erheblich zum Erkenntnisgewinn Uber diese Prozes-
se beitragen. Die Einheilung von Implantaten ist entscheidend von diesen Prozes-
sen abhangig. Da bei bisherigen Modellen die spongidse Knochenstruktur nur
sehr bedingt mit der realen Situation vergleichbar war, und gerade bei der Etablie-
rung neuer numerischer Methoden auf eine geeignete Validierung geachtet wer-
den muss, wurde im Rahmen der vorliegenden Arbeit mit der Finite-Elemente-Me-
thode ein komplett neues computergeneriertes Knochenmodell vorgestellt, wel-
ches nicht mehr nur rechnerisch, sondern auch optisch die realen Knochenum-
bauprozesse nachbildet. Die Auslenkung der Implantate und die Knochendichte

sind die Hauptkriterien bei der Validierung der Modelle.

Die experimentelle und numerische Untersuchung des Einheilverhaltens zahlrei-
cher unterschiedlicher Implantattypen diente dabei als Grundlage fur die Untersu-
chungen und die Modellgenerierung. Dabei wurden mehrere Finite-Elemente-Mo-
delle fur die numerischen Untersuchungen entwickelt. Diese Modelle umfassten
verschiedene Komplexitatsgrade, angefangen bei idealisierten Knochenmodellen
uber nachmodellierte Praparate bis hin zu dem idealisiert-realistischen dreidimen-
sionalen Modell, welches sich im Rahmen der FEM-Simulation zum Knochenum-
bau bildet. In systematischen Simulationen wurden die numerischen Modelle zur
Implantateinheilung entwickelt, optimiert und mit Hilfe experimentell ermittelter Da-

ten validiert und so konnte ein vergleichbares Verhalten erzielt werden.

Um auch eine Validierung nicht nur der numerischen, sondern auch der experi-
mentell gewonnenen Ergebnisse zu ermoglichen, waren auch in-vivo-Experimente
erforderlich. Aus friheren Studien ist bekannt, dass sich Rentiergeweihe fur die-
sen Zweck als Tiermodell besonders eignen, da sie ein sehr ahnliches physiologi-

sches Verhalten zum menschlichen Kieferknochen aufweisen.
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Hierzu war die Entwicklung eines neuartigen Gerates zur Simulation der im
menschlichen Kiefer auftretenden Belastungen erforderlich. Der dabei entstande-
ne Kausimulator bringt diese Belastungen als periodische Intervalle mittels eines
Druckstempels auf ein im Rentiergeweih inseriertes dentales Implantat auf. Sein
hochgradig optimierter Stromverbrauch erlaubt auch langfristige autonome Unter-
suchungen an frei laufenden Tieren. Die regelmassige Kontrolle und Rekonfigura-
tion mehrerer zeitgleich eingesetzter Kausimulatoren kann Uber direkte Funkver-
bindung zu einem beliebigen Computer erfolgen. Ein Einfangen der Tiere ist nur
fur die Implantation der dentalen Implantate in das Geweih notwendig. Dabei wird
ebenfalls der Kausimulator angebracht und in Betrieb genommen. Der Kausimula-
tor konnte erfolgreich an zwei Tieren getestet und die gewonnenen Daten ausge-

wertet werden.
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