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RKH    Restknochenhöhe 
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1. Einleitung 

 

Nach ihrer wissenschaftlichen Anerkennung 1982 durch die Deutsche Gesellschaft für 

Zahn-, Mund- und Kieferheilkunde und die inzwischen verfügbaren Langzeitstudien haben 

die dentalen Implantate einen zunehmend hohen Stellenwert in der prothetischen Versor-

gung der Patienten eingenommen. Sie leisten einen entscheidenden Beitrag zur Verbes-

serung der mundgesundheitsbezogenen Lebensqualität der Patienten (Strub et al., 

2011a). In der Maxilla erschweren die Pneumatisation der Kieferhöhle, die Atrophie der 

Alveolarfortsätze und die spongiöse Knochensubstanz die Insertion und das langfristige 

Überleben von Implantaten, wodurch ihre Verweildauer denen in der Mandibula unterle-

gen ist (Cramer, 2007; Telleman et al., 2011). 

Seit ihrer Erwähnung Ende der 1970er, beziehungsweise in den 1990er Jahren, ermögli-

chen die laterale und interne Sinusbodenelevation eine Implantatinsertion mit Standard-

längen. Sie sind vielfach beschriebene und anerkannte Verfahren, die trotz der genannten 

ungünstigen Voraussetzungen hohe Erfolgsquoten verzeichnen (Martini, 2001; Sieper 

und Ratschow, 2014; Thoma et al., 2017).  

Wenn die Insertion eines Implantats mit Standardlängen allerdings große Risiken birgt 

oder nicht möglich ist, können Kurzimplantate eine vielversprechende Alternative zu den 

umfang- und risikoreicheren Sinusbodenelevationen darstellen. Sie schützen darüber hin-

aus wichtige anatomische Strukturen, wie beispielsweise den Sinus maxillaris und die 

Schneidersche Membran (Teixeira et al., 1997; Telleman et al., 2011). 

Allerdings werden die Überlebensraten der Kurzimplantate noch immer kontrovers disku-

tiert. Ihnen wird vielfach eine höhere Variabilität und größere Unberechenbarkeit in Bezug 

auf ihre Lebensdauer nachgesagt. Während einige Autoren die Kurzimplantate mit Stan-

dardimplantaten gleichsetzen, fordern viele, klinische Studien mit längeren Beobach-

tungszeiträumen unter standardisierten Bedingungen abzuwarten, bevor eine Behand-

lungsempfehlung ausgesprochen werden kann (Jung et al., 2018; Papaspyridakos et al., 

2018). 

Neben klinischen und experimentellen Studien ermöglicht die numerische Analyse mithilfe 

der Finite-Elemente-Methode die biomechanischen Eigenschaften von Implantaten zu un-

tersuchen und so zum Verständnis ihres Verhaltens in der klinischen Anwendung beizu-

tragen.  
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1.1 Anatomie und Physiologie der Maxilla 

 

Im Folgenden werden die Grundlagen der Anatomie des Oberkiefers kurz dargestellt. 

Die Maxilla zählt als einer von insgesamt zwölf Knochen zum sogenannten Viscerocra-

nium und ist damit Teil der knöchernen Grundlage des Gesichtes (Benninghoff und 

Drenckhahn, 2014; Schünke et al., 2012). Der paarig angelegte Oberkieferknochen steht, 

aufgrund seiner zentralen Position im Mittelgesicht, mit allen übrigen Knochen des Ge-

sichtsschädels, mit Ausnahme der Mandibula, in direkter Verbindung (Pschyrembel On-

line, 2017; Rosenbauer et al., 1998). Er ist an der Bildung der lateralen Wand und des 

Bodens der Nasenhöhle, des knöchernen Gaumens sowie des Orbitabodens beteiligt 

(Benninghoff und Drenckhahn, 2014; Pschyrembel Online, 2017). Zu unterteilen ist die 

Maxilla in den Corpus maxillae und die davon abgehenden vier Fortsätze: Processus fron-

talis, palatinus, zygomaticus et alveolaris (Rosenbauer et al., 1998).  

Der stark pneumatisierte Corpus beherbergt die größte der vier Nasennebenhöhlen, den 

Sinus maxillaris (s.u.), wodurch eine Gewichtsreduktion des Knochens erzielt wird (Ro-

senbauer et al., 1998; Schünke et al., 2012). Unterstützt wird diese Leichtbauweise des 

Oberkiefers durch eine vorwiegend spongiöse Knochensubstanz, wobei der Processus 

alveolaris als breiter spongiöser Rand der Kaudruckaufnahme dient (Watzek et al., 2009). 

Der Kaudruck wird über sogenannte Trajektorien abgefangen (Rosenbauer et al., 1998). 

Diese Strebepfeiler des Schädels stellen Verdickungen der Knochensubstanz im Bereich 

des Gesichtsschädels dar. Sie haben sich als Reaktion auf mechanische Belastung im 

Bereich der Hauptkraftlinien entwickelt. Dadurch wird ein mechanisches „Gegenstück“ zu 

den pneumatisierten Nasennebenhöhlen geschaffen (Schünke et al., 2012).  

Die durchschnittliche Höhe des Alveolarfortsatzes in der posterioren Maxilla, gemessen 

zwischen dem Krestum des Alveolarfortsatzes und dem Foramen palatinum majus, vari-

iert beim Erwachsenen je nach Bezahnung zwischen 6,46 ± 2,54 mm und 12,4 ± 0,89 mm 

(Cawood und Howell, 1988). Ulm et al. dokumentierten 1995 einen Höchstwert des Alve-

olarfortsatzes von 13,80 mm und einen Tiefstwert von 0,80 mm sowie Durchschnittswerte 

zwischen 9,30 mm und 3,23 mm, gemessen zwischen Krestum und dem Boden der Kie-

ferhöhle (Ulm et al., 1995).  
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1.2 Physiologische und pathologische Knochenbelastung 

 

Als lebendes Organ steht Knochen in ständiger Wechselwirkung mit seiner Umgebung 

und schützt sich durch einen lebenslangen, kontinuierlichen Umbau („Remodelling“) vor 

Materialermüdung, repariert Mikroschäden, passt sich funktionell an Veränderungen der 

mechanischen Belastung an und hält verfügbares Kalzium bereit (Berberi et al., 2014; 

Lüllmann-Rauch und Paulsen, 2012; Watzek et al., 2009). Dieser Auf- und Abbau wird 

durch die Knochenzellen, Osteoblasten und Osteoklasten, zeitlich und räumlich koordi-

niert organisiert. Die mechanische Beanspruchung des Knochens stellt dabei eines der 

wichtigsten Regulative für eine ausgeglichene Umbaubilanz dar (Lüllmann-Rauch und 

Paulsen, 2012). 

Im Desmodontalspalt des Zahnhalteapparates befinden sich die kollagenen dentoalveo-

lären Fasern, die, in Bündeln verlaufend, den Zahn im Alveolarfach aufhängen. Durch 

ihren schrägen Verlauf im Desmodontalspalt, entsprechend ihrer funktionellen Beanspru-

chung, werden okklusal auf den Zahn auftreffende Kaukräfte nicht als Druck, sondern als 

Zug auf den umgebenden Kieferknochen übertragen. Diese Zugbelastung stellt den funk-

tionellen Reiz dar, welcher zu einer Verstärkung der Alveoleninnenkortikalis, Zementap-

position, Vermehrung der kollagenen Fasern und funktionellen Ausrichtung der Spon-

giosabälkchen führt (Lehmann et al., 2011). Durch den Verlust der Zähne geht diese pri-

märe funktionelle Aufgabe des Alveolarfortsatzes verloren und es resultiert ein konseku-

tiver Knochenschwund, den man als unphysiologische Belastung des Knochens der oben 

genannten physiologischen gegenüberstellen kann (Riediger, 2009). Ein schleimhautge-

tragener Zahnersatz beschleunigt jenen Vorgang durch eine direkte, flächige Druckbelas-

tung zusätzlich. Neben der Abnahme der Knochenhöhe erfolgt auch eine deutliche Ver-

ringerung der Knochendichte, die sich als eine aufgelockerte Spongiosastruktur darstellt 

(Riediger, 2009). Meist tritt diese pathologische Form des Knochenabbaus kombiniert mit 

einer physiologischen, altersbedingten Involution des Knochens auf, die durch eine Ab-

nahme der osteogenetischen Aktivität gekennzeichnet ist. 
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1.2.1 Die Alveolarfortsatzatrophie 

 

Laut einer Klassifikation von Cawood und Howell aus dem Jahr 1988 lässt sich die patho-

physiologische Knochenresorption im zahnlosen Unter- und Oberkiefer in sechs Klassen 

einteilen, wobei die Knochenresorption festen Gesetzmäßigkeiten folgt (Cawood und 

Howell, 1988). Unter anderem findet demnach die Alveolarfortsatzresorption sowohl in 

horizontaler als auch vertikaler Richtung statt. Zunächst setzt die horizontale Resorption 

des vestibulären Knochens ein, die dünne Knochengrate hinterlässt. Anschließend erfolgt 

eine vertikale Abnahme der Knochenhöhe, die bis zu einer hochatrophen Kammform mit 

teilweise negativen Kieferkämmen (Klasse 6) reicht (Riediger, 2009). Unterschiedliche 

Stadien der Atrophie finden sich sowohl in anterioren und posterioren Regionen innerhalb 

eines Kiefers als auch gegenübergestellt in beiden Kiefern.  

1991 berücksichtigten die Autoren in einer weiteren Arbeit die dreidimensionalen Verän-

derungen innerhalb des jeweiligen Kiefers und zueinander (Cawood und Howell, 1991). 

Die Atrophierichtung der Maxilla verläuft dabei zentripetal, wobei der Oberkieferkamm 

nach palatinal verlagert wird. Die Kante des Unterkieferkamms wandert entgegengesetzt 

nach bukkal (zentrifugale Resorptionsrichtung; Watzek et al., 2009). Dadurch ergibt sich 

eine Veränderung in der Beziehung der beiden Kiefer zueinander (Cawood und Howell, 

1991). In der Literatur wird der physiologische, krestal-vertikale Knochenverlust am ma-

xillären Alveolarfortsatz mit einer Resorptionsrate von durchschnittlich 0,1 mm pro Jahr 

angegeben. Die größte Resorptionsrate lässt sich im ersten Jahr nach Zahnverlust mit 0,5 

mm feststellen. Die Geschwindigkeit der Resorption ist dabei jedoch individuell unter-

schiedlich und wird durch Faktoren wie der Knochendichte, hormonelle Vorgänge des 

Knochenstoffwechsels, vorangegangene Parodontalerkrankungen und Kaudruckbelas-

tung durch schleimhautgetragenen Zahnersatz beeinflusst (Riediger, 2009). 

 

1.3 Anatomie und Physiologie des Sinus maxillaris 

 

Die Kieferhöhle zählt zu den Nasennebenhöhlen (Sinus paranasales) und steht als Teil 

der oberen Luftwege mit der Nasenhaupthöhle in Verbindung (Rosenbauer et al., 1998). 

Dadurch ergeben sich sowohl funktionelle Gemeinsamkeiten als auch gegenseitige 
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Abhängigkeiten mit und von der Nasenhaupthöhle und dem übrigen System der Luftwege 

(Herberhold, 1982). 

Die Bildung der in der Maxilla liegenden Kieferhöhlen beginnt zwischen dem zweiten und 

vierten Fetalmonat (sogenannte primäre Pneumatisation), erfährt jedoch erst in der post-

natalen Zeit durch den Durchbruch der bleibenden Zähne und das Tiefertreten der Okklu-

sionsebene wesentliche Ausbildungsimpulse (sekundäre Pneumatisation; Chanavaz, 

1990; Herberhold, 1982). Nach Abschluss der allgemeinen Körperentwicklung (19.-30. 

Lebensjahr) werden schließlich die größten Nasennebenhöhlenvolumina erreicht. Die 

Kieferhöhle ist dann mit einem Volumen von bis zu 15 ml (Bergh et al., 2000; Dixon, 1958) 

und den Maßen von ca. 25-35 mm x 36-45 mm x 38-45 mm die größte der Nasenneben-

höhlen (Bergh et al., 2000). Die Kieferhöhle grenzt mit ihrer Basis an die laterale Nasen-

wand und reicht mit ihrer Spitze bis zum Jochbeinpfeiler. Ihre kraniale Wand bildet gleich-

zeitig den Boden der Orbitahöhle und beherbergt den Canalis infraorbitalis. Nach ventral 

erstreckt sich die Kieferhöhle normalerweise bis in die Prämolaren- oder sogar Eckzahn-

region, wobei individuelle Unterschiede beobachtet werden (Jensen und Katsuyama, 

2012). Den dorsalen Abschluss bildet das Tuber maxillae (Rosenbauer et al., 1998). Nor-

malerweise hat der Sinus maxillaris eine konvexe kaudale Begrenzung mit dem tiefsten 

Punkt zwischen dem ersten und zweiten Molaren (Jensen und Katsuyama, 2012). Durch 

ihre typische Form ergibt sich das Bild einer liegenden, dreiseitigen Pyramide (Rosen-

bauer et al., 1998). Der Boden ist gewöhnlich von den Zahnwurzeln durch eine Knochen-

schicht von drei bis vier Millimetern getrennt, deren Stärke je nach Form und Größe der 

Kieferhöhle und Länge der Zahnwurzeln variiert (Chanavaz, 1990; Cramer, 2007). So 

kann durch die oben beschriebene Alveolarfortsatzresorption und eine, vor allem nach 

Zahnverlust voranschreitende, Pneumatisation der Kieferhöhle der Knochen zu einer pa-

pierdünnen Knochenlamelle zusammenschmelzen (Ulm et al., 1995). Ebenso werden 

häufig konische Erhebungen der Oberkiefermolarenwurzeln im Boden der Kieferhöhle be-

obachtet (Bergh et al., 2000; Jensen und Katsuyama, 2012).  

Den Nasennebenhöhlen wurden im Laufe der Zeit und gewissermaßen als Begründung 

für ihre Existenz vielfach Funktionen zugeschrieben, wie beispielsweise Resonanz bei der 

Stimmbildung, Atemluftklimatisierung, Unterstützung bei der Riechfunktion, mechanischer 

Schutz bei Traumen, Wärmeisolation der Schädelbasis etc.. Bisher konnte jedoch keine 

schlüssig belegt werden (Herberhold, 1982). Vielmehr kann man von einem Resultat 
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formativer Einflüsse ausgehen, bei denen sich die Nasennebenhöhlen in die mechanisch 

nicht beanspruchten Bezirke des Knochengerüstes eingliedern und so zu einer Materia-

lersparnis beitragen (Starck, 1979).  

Der Sinus maxillaris ist durch die Schneidersche Membran ausgekleidet. Ihre Stärke wird 

von den Autoren Jensen und Katsuyama mit ca. 0,45-1,40 mm angegeben, von den Au-

toren Kalyvas et al. mit 1,6 ± 1,2 mm (Jensen und Katsuyama, 2012; Kalyvas et al., 2018). 

Rauchen und Parodontitis führen zu einer Dickenzunahme der Membran (Monje et al., 

2016). Bei Männern konnten durchschnittlich höhere Werte gemessen werden als bei 

Frauen (1,95 ± 1,28 mm gegenüber 1,24 ± 1,02 mm). Eine Korrelation zwischen dem Alter 

eines Menschen und der durchschnittlichen Dicke der Schneiderschen Membran konnten 

Kalyvas et al. in ihrer retrospektiven Studie jedoch nicht nachweisen (Kalyvas et al., 2018). 

Die Schneidersche Membran entspricht der respiratorischen Schleimhaut der Nase, weist 

allerdings eine wesentlich geringere quantitative und qualitative Ausstattung auf (Bergh 

et al., 2000; Herberhold, 1982).  

Ein im Durchschnitt dreireihiges Epithel aus zilientragenden und –freien Zylinderzellen, 

Becherzellen und Basalzellen fußen auf der Basalmembran, die von der dünnen Tunica 

propria unterzogen wird. Der Übergang zwischen dieser und dem Periost der Nasenne-

benhöhlenwandungen ist fließend, sodass keine Trennung möglich ist (Herberhold, 1982; 

Lüllmann-Rauch und Paulsen, 2012). In dieser Schicht befinden sich zudem die innervier-

ten seromukösen, tubuloazinären Drüsen, die, ebenso wie die Becherzellen, zur Muzin-

sekretion beitragen. Die Muzine bedecken das Epithel und schützen es so vor Austrock-

nung. Außerdem sind sie im Verbund mit den Kinozilien wichtig für die Reinhaltung der 

Luftwege (sogenannte mukoziliäre Reinigung; Lüllmann-Rauch und Paulsen, 2012). Die 

Schlagfrequenz der Kinozilien wird mit etwa 1.000 Schlägen pro Minute angenommen 

und ist in Richtung des Ostium naturale gerichtet (Bergh et al., 2000; Herberhold, 1982). 

Das Ostium naturale stellt eine Verbindung zwischen dem Sinus maxillaris und der Na-

senhaupthöhle dar. Es befindet sich kranial in der medialen Kieferhöhlenwand und mün-

det unterhalb der Concha nasalis media in den mittleren Nasengang. Durch das Ostium 

naturale wird die Drainage der gesunden Kieferhöhle ermöglicht (Schünke et al., 2012). 

Bei etwa 25-30% aller Kieferhöhlen ist mit dem Vorliegen sogenannter Underwood-Sep-

ten zu rechnen. Sie stellen verschieden hohe knöcherne Septen am Sinusboden dar, wel-

che die Kieferhöhle in der Regel von bukkal nach palatinal hin unterteilen (Cramer, 2007; 
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Watzek et al., 2009). Die Unterteilung kann sowohl teilweise als auch vollständig sein, 

sodass getrennte Kammern innerhalb der Kieferhöhle resultieren. Im Rahmen von Kiefer-

höhlenoperationen besteht daher besonders die Gefahr, dass die Schneidersche Memb-

ran bei der Präparation einreißt (Watzek et al., 2009). Die Perforation der Sinusmembran 

wurde als die häufigste intraoperative Komplikation bei einer Sinusbodenelevation (SBE) 

identifiziert (Pjetursson et al., 2008). 

 

1.4 Laterale und perkrestale Sinusbodenelevation 

 

Die Sinusbodenelevation bezeichnet die Einlagerung von autogenem Knochen oder Kno-

chenersatzmaterial in den Zwischenraum zwischen dem knöchernen Kieferhöhlenboden 

und der elevierten Kieferhöhlenschleimhaut (Cramer, 2007; Neukam und Schultze-Mos-

gau, 2004). Sie kommt demnach im Bereich der dorsolateralen Maxilla zur Anwendung, 

um die vertikale Knochendimension zu erhöhen und damit die Insertion von Implantaten 

in diesen Regionen zu ermöglichen (Riediger, 2009). Da als Voraussetzung für die pri-

märstabile Insertion eines Implantats und die erfolgreiche Osseointegration ein mindes-

tens 0,5-1 mm dicker, intakter, ortsständiger Knochen um das Implantat erforderlich ist, 

kommen bei Unterschreiten dieser Werte präimplantologisch-chirurgische Verfahren, wie 

z. B. eine Augmentation, infrage (Watzek et al., 2009). Sinusbodenaugmentationen sind 

sowohl durch ein laterales Fenster (s. Abb. 1) als auch transkrestal durchführbar (s. Abb. 

2). 
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Abb. 1: Schematische Darstellung der lateralen Sinusbodenelevation. Nach Präparation 
eines Knochenfensters in der fazialen Kieferhöhlenwand (a) wird dieses innerhalb der 
Kieferhöhle in eine kraniale und horizontale Position gebracht (b). Anschließend wird der 
Implantatstollen gebohrt, wobei die Membran gleichzeitig durch ein Instrument vor Be-
schädigung geschützt wird (c). In den durch Einklappen des Knochenfensters entstande-
nen Raum kann dann Aufbaumaterial eingebracht werden (d). Bei dem einzeitigen Vor-
gehen erfolgt im Rahmen des gleichen Eingriffs die Insertion des Implantats (e). Der zu-
rückgeklappte Mukoperiostlappen wird bei Bedarf mit einer Barrieremembran unterstützt 
und verschlossen (f). (Modifiziert nach Jensen und Katsuyama, 2012). 

a b

c d

e f
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Jensen und Katsuyama empfehlen in ihrem „Treatmentguide“ des ITI (International Team 

for Implantology) zum Thema Sinusbodenaugmentation (2012) bei einer subantralen Kno-

chenhöhe von über 6 mm einen transkrestalen Zugangsweg, wenn die Insertion eines 10 

mm langen Implantates beabsichtigt wird. Bei Werten einer Restknochenhöhe von 6 mm 

oder kleiner und/oder einem abgeschrägten Sinusboden sollte laut der Autoren die late-

rale Fenstertechnik zur Anwendung kommen. Eine Implantatinsertion kann dabei im Rah-

men desselben Eingriffs erfolgen, wenn die ursprüngliche Knochenhöhe für eine primär-

stabile Verankerung ausreicht (einzeitiges Protokoll). Bei nicht erzielbarer Primärstabilität 

sollten Sinusbodenaugmentation und Implantation zeitversetzt in separaten Eingriffen 

durchgeführt werden (zweizeitiges Protokoll). In der Regel besteht ein fünf- bis neunmo-

natiger Abstand zwischen den beiden Eingriffen (Cramer, 2007). Abhängig vom Volumen 

des Knochenaufbaus, der Anatomie der Kieferhöhle und Vorgehensweise der Augmenta-

tion kann sich dieser Zeitraum auf bis zu 12 Monate ausweiten (Jensen und Katsuyama, 

2012).  

Anders als Jensen und Katsuyama geben Sieper und Ratschow in ihrer 2011 veröffent-

lichten und 2014 überarbeiteten Übersicht an, dass bis zu einer grenzwertigen Restkno-

chenhöhe von 4 mm ein perkrestaler Sinuslift erfolgen kann (s. Tab. 1). Wichtige Voraus-

setzung dafür sei dabei jedoch, neben einer DVT-Aufnahme und einer unterdimensionier-

ten Implantatbohrung eine mit Osteotomen durchgeführte Knochenverdichtung, um eine 

primärstabile Verankerung des Implantats im Restknochen zu erzielen (Sieper und 

Ratschow, 2014). Zudem empfehlen die Autoren bei einem Knochenangebot von weniger 

als 5 mm nach Einbringen des Augmentats und vor Eindrehen des Implantats die Durch-

führung einer Röntgenkontrolle.  
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Tab. 1: Klassifikation nach Sieper und Ratschow (2014) zur Orientierung, ab welcher 
Restknochenhöhe welches Operationsverfahren gewählt werden sollte. 

 

Restknochen 

 

Anhebung 

 

Sinuslift 

 

Augmentat 

 

Implantat 

10 mm  

 

 

 

 

 

10 mm 

8 mm 2 mm intern Ohne oder mit 

Eigenknochen 

10-13 mm 

6-8 mm mind. 4-2 mm intern Eigenknochen 10-13 mm 

 

4-6 mm mind. 6-4 mm intern Eigenknochen, 

evtl. Bio-Oss®, 

Röntgenkontrolle 

intraoperativ 

10-11 mm 

3-4 mm mind. 10 mm lateral ein-zei-

tig 

Eigenknochen 

und Bio-Oss® 

50/50 

10-13 mm 

0-3 mm  

 

lateral zwei-

zeitig 

Eigenknochen 

und Bio-Oss® 

50/50 

10-13 mm 

 

Als vorteilhaft betreffend das einzeitige Verfahren hat sich erwiesen, dass allgemein mit 

einer verkürzten Gesamtbehandlungszeit gerechnet werden kann, da ein weiterer Eingriff 

zur Insertion des Implantats entfällt (Martini, 2001). Laut Blomqvist haben die Primärsta-

bilität des Implantats und des Knochentransplantats oberste Priorität bei der Versorgung 

eines zahnlosen Patienten im Rahmen einer SBE in Kombination mit einem Augmentat. 

Zugunsten dieses Anspruchs kann es daher aufgrund technischer Einschränkungen zu 

Kompromissen bei der Implantatpositionierung im Sinne einer weniger günstigen Neigung 

dessen kommen. Nachfolgend können Probleme in der prothetischen Versorgung auftre-

ten (Blomqvist, 1997). Demgegenüber eröffnet ein zweizeitiges Prozedere die Möglich-

keiten einer erneuten Planung sowie einer Nachaugmentation. Positiv ist zudem, dass 
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nach der Einheilungszeit des Augmentats bereits eine Vaskularisierung des Knochens 

stattgefunden hat und das Augmentat in eine festere spongiöse Struktur umgewandelt 

worden ist (Cramer, 2007). Dies erlaubt dem Operateur eine sicherere Implantatpositio-

nierung mit einer erhöhten Primärstabilität (Blomqvist, 1997). Für das zweizeitige Vorge-

hen geben Zinser et al. ein 2,56-fach geringeres Risiko für das Implantatversagen im Ver-

gleich zu dem bei einem einzeitigen Eingriff an (Zinser et al., 2013). Terheyden bewertet 

das zweizeitige Verfahren ebenfalls als die sicherere Operationsmethode, bei der das 

störungsfreie Einheilen des Implantats wahrscheinlicher ist (Terheyden, 2014). 

Problematisch sind allerdings die fehlende Krafteinleitung in den Knochen über die Zeit 

der Einheilung und ein damit in Verbindung stehender Transplantatverlust durch Resorp-

tion (Cramer, 2007). Martini stellte in seiner Studie aus dem Jahr 2001 fest, dass durch 

Verwendung eines Gemisches aus Spongiosa und KEM (Knochenersatzmaterialien) zur 

Kieferhöhlenbodenerhöhung im Gegensatz zur Verwendung rein spongiösen Knochens 

der Verlust der Augmentationshöhe deutlich vermindert werden kann (Martini, 2001). 

Für den lateralen Zugangsweg geben Wallace und Froum in ihrem Review aus dem Jahr 

2003 Implantatüberlebensraten nach lateraler SBE von durchschnittlich 91,8% nach ei-

nem Beobachtungszeitraum von mindestens einem Jahr an (Wallace und Froum, 2003). 

Die Deutsche Gesellschaft für Zahn-, Mund- und Kieferheilkunde konnte in ihrer Leitlinie 

aus dem Jahr 2011 (Gültigkeit bis 2016; aktuelle Version wird derzeit überarbeitet) Im-

plantatüberlebensraten nach lateraler SBE von durchschnittlich sogar 96,55% für Zeit-

räume zwischen 5 und 176 Monaten notieren (Deutsche Gesellschaft für Zahn-, Mund- 

und Kieferheilkunde, 2011). Für die interne SBE ermittelten sie Überlebensraten der in-

serierten Implantate zwischen 94,8% und 100%. 

Indikation für eine Sinusbodenaugmentation ist eine unzureichende Knochenhöhe im la-

teralen Oberkiefer. Dabei müssen allerdings sowohl die vertikale Kieferrelation (in-

terokklusaler Abstand der Ober- und Unterkieferkämme zueinander) als auch die trans-

versale Kieferrelation berücksichtigt werden (Terheyden, 2014). Terheyden betonte da-

her, dass im Regelfall die reine Sinusbodenaugmentation indiziert ist, wenn die Atrophie 

des Oberkieferalveolarkamms durch eine Pneumatisation der Kieferhöhlen entstanden ist 

(„Atrophie von innen“; Terheyden, 2014). 

Systemische Kontraindikationen für eine Sinusbodenaugmentation sind unter anderem: 
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- eine vorausgegangene Radiotherapie im Kopf- und Halsbereich, bei der das Be-

strahlungsfeld den Oberkiefer erfasst hat,  

- eine Einnahme von Medikamenten, die die Knochenheilung oder Immunantwort 

unterdrücken, wie zum Beispiel Immunsuppressiva nach Transplantation, intrave-

nöse Bisphosphonattherapie, Chemotherapeutika, 

- eine eingeschränkte Mitarbeit des Patienten, 

- ein nicht eingestellter Diabetes mellitus und 

- eine Multimorbidität. 

 

Risikobehaftet sind Sinusbodenaugmentationen und Implantatinsertionen unter anderem 

bei 

- Alkohol- und Nikotinabusus, 

- Parodontitis und/oder mangelhafter Mundhygiene, 

- hämorrhagischen Diathesen und/oder Therapie mit gerinnungshemmenden Me-

dikamenten, 

- Diabetes mellitus, 

- neuropsychiatrische Erkrankungen, 

- Hypertrophie der Schneiderschen Membran und/oder 

- anatomischen Variabilitäten (Jensen und Katsuyama, 2012; Martini, 2001; Wat-

zek et al., 2009; Cramer, 2007).  

 

Zudem bestehen aus HNO-ärztlicher Sicht eine Reihe von relativen und sicheren Kontra-

indikationen (Jungehülsing, 2016). Zu den relativen Kontraindikationen gehören die ope-

rativ oder anderweitig behebbaren anatomischen Varianten und Veränderungen der Kie-

ferhöhle und selbstverständlich alle durch sie verursachten Beschwerden und Erkrankun-

gen der Kieferhöhle, wie zum Beispiel die chronische Sinusitis, die Polyposis nasi oder 

die allergische Rhinosinusitis. Zu den nicht operativ behebbaren Kontraindikationen des 

Sinuslifts gehören anatomische Besonderheiten und Veränderungen, wie zum Beispiel 

ein Zustand nach Caldwell-Luc-Operation. Generell gilt, dass ein Sinuslift unter risikobe-

hafteten Umständen nur nach besonderer Aufklärung mit Hinweis auf das höhere Misser-

folgsrisiko und unter besonderen Vorsichtsmaßnahmen erfolgen sollte (Jungehülsing, 

2016). 
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1.4.1 Die Operationstechniken  

 

Bei der perkrestalen Sinusbodenelevation wird nach Erstellen und Analyse einer Rönt-

genaufnahme und krestaler Schnittführung eine Implantatbohrung bis auf 1-2 mm vor den 

Sinusboden präpariert (Jensen und Katsuyama, 2012). Anschließend werden Osteotome 

aufsteigenden Durchmessers über das Bohrloch dosiert nach kranial geklopft (Riediger, 

2009; Watzek et al., 2009), um eine Fraktur und Kranialverlagerung des ortsständigen 

Knochens zu erreichen (s. Abb. 2). Dadurch löst sich gleichzeitig die Schneidersche 

Membran vom Kieferhöhlenboden ab. Durch Einbringen von autologem Knochen oder 

Knochenersatzmaterial wird einerseits der entstandene Hohlraum aufgefüllt, andererseits 

eine Verletzung der Kieferhöhlenschleimhaut durch die Osteotome vermieden. Die 

Schneidersche Membran wird dann zusätzlich durch den vom Aufbaumaterial ausgehen-

den Druck angehoben. Nach mehrmaliger Wiederholung und Erreichen der gewünschten 

Anhebung kann schließlich das Implantat inseriert werden (Jensen und Katsuyama, 

2012). Die Unversehrtheit der Schneiderschen Membran während des Eingriffs ist schwer 

zu verifizieren. Sie kann jedoch durch eine gleichzeitige Endoskopie der Kieferhöhle über 

eine punktförmige transorale Perforation der fazialen Kieferhöhlenwand kontrolliert wer-

den (Schleier et al., 2008; Terheyden, 2014). Aufgrund der schlechteren Übersicht gegen-

über der lateralen Methode stellt dieses Vorgehen einen hohen Anspruch an die manuelle 

Geschicklichkeit und den Erfahrungsschatz des Operateurs (Terheyden, 2014). 

Für den lateralen Zugangsweg wird nach einem Alveolarkammschnitt und Abheben des 

Mukoperiostlappens die faziale Kieferhöhlenwand freigelegt (Riediger, 2009). Dabei sollte 

ein ausreichender Abstand zum Foramen infraorbitale und die kaudal von ihm befindli-

chen Gefäße eingehalten werden (Terheyden, 2014). Anschließend erfolgt die vorsichtige 

Osteotomie der Kieferhöhlenwand zur Bildung eines türflügelähnlichen Knochendeckels. 

Diese kann mithilfe rotierender Instrumente oder piezoelektrischer Ultraschallgeräte 

durchgeführt werden, wobei die piezoelektrischen Geräte zu einer Reduktion der Memb-

ranperforation beitragen sollen (Jensen und Katsuyama, 2012; Riediger, 2009). Die Os-

teotomie erfolgt kaudal knapp oberhalb des Kieferhöhlenbodens. Die Größe des Fensters 

sollte abhängig von den anatomischen Gegebenheiten gewählt werden (Jensen und 

Katsuyama, 2012). Allerdings ist auf eine ausreichende Dimensionierung zu achten, damit 

die Schneidersche Membran übersichtlich von allen Wandungen gelöst werden kann. 
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Nach allseitiger Lösung der Schleimhaut wird der Knochendeckel in eine kraniale und 

horizontale Position gebracht. Der sich aufspannende Raum zwischen Membranunter-

seite und Kieferhöhlenboden kann dann mit autologem Knochen oder Knochenersatzma-

terial gefüllt werden (Riediger, 2009). Der Wandverschluss erfolgt durch das Zurückklap-

pen des Mukoperiostlappens oder Einbringen einer Barrieremembran (Terheyden, 2014). 

Abhängig von der primären Restknochenhöhe findet die Implantation im Rahmen dessel-

ben Eingriffs oder während eines Folgeeingriffs statt (s. Abb. 1). 

 

  

  

Abb. 2: Schematische Darstellung der perkrestalen Sinusbodenelevation. Nach krestaler 
Schnittführung und Anlegen der Implantatbohrung bis zu 2 mm vor den Sinusboden (a) 
wird mithilfe eines Osteotoms das Aufbrechen und die Kranialverlagerung der verbliebe-
nen Knochenschicht durch dosiertes Klopfen über das Bohrloch erreicht (b). In einem 
nächsten Schritt wird die Membran zusätzlich durch das eingebrachte Augmentationsma-
terial angehoben (c). Abschließend erfolgt die Insertion des Implantats (d). (Modifiziert 
nach Jensen und Katsuyama, 2012). 

 

  

a b

c d
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1.5 Knochen und Knochenersatzmaterialien 

 

Im Rahmen einer oralen Implantation kann der Einsatz von Knochen oder Knochener-

satzmaterial zur Gewinnung der vertikalen Dimension erforderlich sein (Al-Nawas et al., 

2011). Autogener Knochen gilt bei Augmentationen nach wie vor als Goldstandard, da er 

unter anderem über osteogene, -konduktive und –induktive Eigenschaften verfügt und 

immunogene Reaktionen aufgrund fehlender antigener Eigenschaften unterbleiben (Rie-

diger, 2009; Smeets und Kolk, 2016). Daraus folgt, dass autologer Knochen sowohl vas-

kulär als auch avaskulär mit erheblich höheren Erfolgsraten transplantiert werden kann 

als momentan verfügbare nicht-autologe Knochenersatzmaterialien (Smeets et al., 2014). 

In ihrer retrospektiven Studie über die Einflussfaktoren auf das Implantatversagen nach 

einer Sinusbodenaugmentation aus dem Jahr 2013 zeigten Zinser et al. nicht nur, dass 

das Knochenaufbaumaterial den bedeutsamsten Faktor für das Implantatüberleben dar-

stellt, sondern auch, dass die größten Überlebensraten nach Einsatz von autogenem Kno-

chen zu verzeichnen waren (Überlebensrate von 97,18% über einen Betrachtungszeit-

raum von 14 Jahren; Zinser et al., 2013).  

Den genannten Vorteilen von autogenem Knochen stehen die Nachteile eines zusätzli-

chen operativen Eingriffs, einer erhöhten peri- und postoperativen Morbidität des Patien-

ten und einer Limitierung des zur Verfügung stehenden Knochenvolumens gegenüber 

(Jensen und Katsuyama, 2012; Riediger, 2009). Als Entnahmeregionen stehen intraoral 

dieselbe Operationsregion oder der Unterkiefer (Kinn- und Retromolarregion) zur Verfü-

gung (Jensen und Katsuyama, 2012; Riediger, 2009). Extraoral kann Knochen den Spen-

derregionen Beckenkamm, Schädelkalotte, Rippe, Tibia und Fibula entnommen werden. 

Um der Entnahmemorbidität und Begrenzung des autologen Knochenreservoirs zu ent-

gehen, können Knochenersatzmaterialien verwendet werden. Als Ergänzung zu auto-

logem Knochen reduzieren sie den Bedarf an diesem (Klein und Al-Nawas, 2011). Wich-

tige Aspekte für die vaskuläre Erschließung und somit funktionelle Einheilung sind neben 

(temporärer) Platzhalterfunktion und Stabilisierung des Blutkoagulums Biokompatibilität 

und eine, vom Material abhängige, möglichst vollständige Biodegradierbarkeit (Al-Nawas 

et al. 2011; Klein und Al-Nawas, 2011; Smeets et al., 2014). Porenstrukturen innerhalb 

der Ersatzmaterialien dienen als Leitschiene für Zellmigration mit konsekutiver Ge-

webseinsprossung. Nach Integration des Materials in das umgebende (Knochen-) 
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Gewebe schließt sich eine (Teil-) Degradation dessen an. Zudem dienen die intra- und 

interpartikulären Porenstrukturen dem Transfer von Nährstoffen und Zytokinen durch das 

Ersatzmaterial. Des Weiteren sollten KEM belastungsstabil, formbar und steril sein sowie 

eine stabile, langfristige Integration von Implantaten gewährleisten (Riediger, 2009). Die 

Erfolgsaussichten der knöchernen Integration eines Knochenersatzmaterials hängen in 

erster Linie von der Form des Defekts und dem Kontakt zu den osteogenen Zellen des 

Lagergewebes ab. Bei mechanischer Unruhe ist mit einem bindegewebigen Einbau der 

Partikel und einem Ausbleiben einer knöchernen Durchbauung des Regenerationsvolu-

mens zu rechnen (fibröse Einheilungsform).  

Entsprechend ihrer Herkunft können die für den Gebrauch im Kopf-Hals-Bereich wichti-

gen Biomaterialien in drei Hauptgruppen unterteilt werden. Der ersten Gruppe gehören 

die biologisch gewonnenen Materialien an. Nach ihrem Ursprung weiter unterteilt sind 

dies autogene (vom selben Individuum), allogene (von derselben Spezies) und xenogene 

(von einer anderen Spezies) Materialien. Der zweiten Gruppe werden die alloplastischen 

(synthetischen) Materialien zugeordnet, welche die Werkstoffgruppen der Keramiken, Me-

talle und Polymere umfasst. Die dritte Gruppe beinhaltet die Verbundmaterialien (Kompo-

site; Riediger, 2009).  

 

1.5.1 Bio-Oss® 

 

Bio-Oss® Granulat der Firma Geistlich Pharma AG (Wolhusen, Schweiz) besteht aus bo-

vinem Hydroxylapatit und wird daher den xenogenen Knochenersatzmaterialien zugeord-

net (Arbez et al., 2019; Berberi et al., 2014; Smeets et al., 2014). Durch chemische Rei-

nigung und Sterilisation mittels Gamma-Bestrahlung werden Fette, Proteine und Mikroor-

ganismen aus dem Knochen entfernt und es verbleibt die poröse, anorganische Knochen-

matrix, deren physikalische und chemische Eigenschaften mit der mineralisierten Matrix 

menschlichen Knochens vergleichbar sind (Schmitt et al., 2013; Smeets et al., 2014). Das 

Granulat wird im klinischen Gebrauch vor der Applikation mit autologem Blut oder Koch-

salzlösung gemischt, sodass eine modellierbare Masse entsteht, die an den Wänden der 

Defektstelle haften soll (Geistlich Pharma AG, 2019).  

Es sind zwei verschiedene Partikelgrößen erhältlich: Das feine Granulat besitzt Partikel in 

der Größe zwischen 250 µm und 1.000 µm, das grobe Granulat zwischen 1.000 µm und 
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2.000 µm (Geistlich Pharma AG, 2019). Arbez et al. stellten bei dem feineren Granulat im 

Vergleich zu der gröberen Partikelgröße eine kompaktere Schichtung der Partikel und 

dementsprechend reduzierte Porosität fest, die die Autoren mithilfe eines µCT-Scans vi-

sualisieren konnten (Arbez et al., 2019). In der Literatur wird eine Porosität des Materials 

von 75-80% angegeben (Mangano et al., 2007). In ihrer 2009 veröffentlichten Studie über 

die Charakteristika von KEM zeigten Klein et al., dass in dem Granulat mit der geringeren 

Partikelgröße zu 62% Porengrößen von 60-250 µm, zu 33% Porengrößen über 250 µm 

und zu 5% Porengrößen unter 60 µm gemessen werden konnten, wohingegen das grö-

bere Granulat überwiegend Porengrößen von über 250 µm (87%) und nur eine geringe 

Anzahl kleinerer Porengrößen (13% Porengrößen unter 250 µm) aufwies (Klein et al., 

2009). Sie nehmen darüber hinaus an, dass Poren mit einer Größe über 60 µm das Ein-

wandern einzelner Zellen und die Bildung unmineralisierten Knochens ermöglichen und 

Porengrößen über 250 µm das Einwachsen mineralisierten Knochens bewirken.  

Bio-Oss® gilt als das am besten untersuchte Knochenersatzmaterial mit einer zuverlässig 

hohen Biokompatibilität und Osseokonduktivität (Arbez et al., 2014; Mangano et al., 2007; 

Schmitt et al., 2013; Smeets et al., 2014). Allerdings wird die vollständige Resorptionsfä-

higkeit bovinen, anorganischen Knochens noch immer diskutiert (Galindo-Moreno et al., 

2013; Hallman und Thor, 2008; Mangano et al., 2007). So sehen beispielsweise Hallman 

und Thor deproteinierten, bovinen Knochen als nicht resorbierbar an (Hallman und Thor, 

2008). 

Neben der Auffüllung von Knochendefekten und dem Gebrauch bei einer SBE kann Bio-

Oss® auch für periimplantäre Defekte genutzt werden, wobei es zusätzlich eine initiale 

Stabilisierung des Blutkoagulums bewirkt (Smeets et al., 2014). Es kann allein oder in 

Kombination mit autologem Knochen verwendet werden. Dabei ergibt sich bei Verwen-

dung dieser Komposition der Vorteil einer schnelleren vaskulären Erschließung des Aug-

mentats durch den umgebenden Lagerknochen (Galindo-Moreno et al., 2013).  

 

1.6 Dentale Standard- und Kurzimplantate 

 

Trotz der Aufmerksamkeit, die die dentalen Kurzimplantate in den vergangenen 25 Jahren 

durch zunehmenden klinischen Einsatz seit Anfang der 1980er Jahre erfahren haben, 

liegt ihnen bis heute keine einheitliche Definition zugrunde (Telleman et al., 2011; Tutak 



23 
 

et al., 2013). Einige Autoren bezeichnen Implantate mit einer Länge von weniger/gleich 

11 mm (Strietzel und Reichart, 2007; Teixeira et al., 1997) in ihren Studien, Übersichtsar-

beiten und Metaanalysen als Kurzimplantate, wohingegen andere Autoren Implantate mit 

einer Länge von weniger/gleich 10 mm (Annibali et al., 2011; Pommer et al., 2011; Tawil 

und Younan, 2003; Tellemann et al., 2011; Thoma et al., 2018), weniger/gleich 8 mm 

(Lemos et al., 2016; Neldam und Pinholt, 2012; Renouard und Nisand, 2006) oder weni-

ger/gleich 6 mm (Papaspyridakos et al., 2018) als kurz definieren. 

Kurzimplantate werden hauptsächlich in der posterioren Maxilla und Mandibula einge-

setzt, da die nach Zahnverlust einsetzende Knochenresorption die zur Verfügung ste-

hende Knochenhöhe für eine Implantatinsertion mit Standardlängen limitiert (Tawil und 

Younan, 2003; Telleman et al., 2011). Sie ermöglichen den Schutz wichtiger anatomischer 

Strukturen, wie des Nervus alveolaris inferior im Unterkiefer und des Sinus maxillaris im 

Oberkiefer (Teixeira et al., 1997).  

Neben der Abnahme der Knochenhöhe erfolgt bei der Alveolarfortsatzatrophie auch eine 

Abnahme der Knochenqualität. Im Oberkiefer ist man aufgrund der von vornherein redu-

zierten Knochenqualität (weitmaschige Spongiosa mit einer dünnen umgebenden Korti-

kalis; Sterling, 2013) daher mit einer zusätzlichen Herausforderung konfrontiert. Hinzu 

kommt, dass Implantate im lateralen Kiefer den höchsten Kaukräften der Mundhöhle aus-

gesetzt sind. Dem Operateur eröffnen sich die Therapieoptionen des Einsatzes von län-

genreduzierten Implantaten und der Knochenaugmentation (Tawil und Younan, 2003). Da 

allerdings komplexe operative Eingriffe, wie die laterale und vertikale SBE, mit vermehrten 

intra- und postoperativen Komplikationen assoziiert sind, erhöhen sie die Morbidität des 

Patienten deutlich (Nisand und Renouard, 2014). Die Entwicklung der dentalen Kurzim-

plantate war daher von dem Wunsch geprägt, die operativen Eingriffe zu reduzieren. So 

könnten zum einen Patienten, bei denen keine komplexeren SBE aufgrund medizinischer 

oder anatomischer Gegebenheiten durchgeführt werden können, trotzdem mit Implanta-

ten versorgt werden. Zum anderen würde vor allem älteren Patienten die Möglichkeit ge-

geben, die mit einer erhöhten Morbidität in Verbindung stehenden Operationen zu umge-

hen. Die Wahl von Kurzimplantaten bedeutet zudem eine Kostenersparnis und Verkür-

zung der Behandlungszeit für den Patienten (Esposito et al., 2014; Misch et al., 2006). 

Die Überlebensraten von Kurzimplantaten werden noch immer kontrovers diskutiert. Wäh-

rend in einigen Studien von geringeren Überlebensraten für kurze im Vergleich zu 
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längeren Implantaten berichtet wird, geben vor allem aktuellere Studien und Übersichts-

arbeiten wieder, dass die Überlebensraten von Kurzimplantaten vergleichbar sind mit de-

nen längerer Implantate (Bourauel et al., 2012; Jung et al., 2018). In ihrem 2018 veröf-

fentlichten Konsensusreport führten Jung et al. eine durchschnittliche Überlebensrate für 

weniger/gleich 6 mm lange Implantate von 96% (86,7-100%) im Vergleich zu einer mittle-

ren Überlebensrate von 98% für über 6 mm lange Implantate (95-100%), gemessen über 

einen Zeitraum von einem bis fünf Jahren in Funktion, an (Jung et al., 2018).  

Friberg et al. stellten in ihrer 2000 veröffentlichten klinischen Studie fest, dass der Großteil 

der von ihnen untersuchten Implantate (weniger als 7 mm Länge) vor Belastung oder in-

nerhalb der ersten fünf Jahre versagten (Friberg et al., 2000). Zudem zeigten Monje et al. 

in ihrer Metaanalyse, dass Kurzimplantate (weniger als 10 mm Länge) ein durchschnittlich 

zweieinhalb Jahre früheres Versagen zeigten als Standardimplantate (über 10 mm Länge; 

Monje et al., 2013). In der Maxilla lassen sich geringere Überlebensraten dokumentieren 

als in der Mandibula (Tawil und Younan, 2003; Telleman et al., 2011). 

Als Gründe für die in den vergangenen Jahren dokumentierten höheren Überlebensraten 

werden i) neue Entwicklungen in den Implantatdesigns, insbesondere bezogen auf die 

Oberflächenbeschaffenheit (säuregeätzte, sandgestrahlte, mit Titan-Plasma-Spray be-

schichtete Implantatoberflächen), ii) an die Knochendichte angepasste Operationstechni-

ken und veränderte Operationsprotokolle sowie iii) eine sorgsame Patientenauswahl be-

nannt (Renouard und Nisand, 2006; Telleman et al., 2011). Die Vergrößerungen der Im-

plantatoberfläche durch eine Bearbeitung dieser scheint zu einer erhöhten Primärstabilität 

und einem größeren Implantat-Knochenkontakt zu führen (Annibali et al., 2011). Für Im-

plantate mit einer rauen Oberfläche konnten höhere Überlebensraten dokumentiert wer-

den als für Implantate mit einer maschinierten Oberfläche (Annibali et al., 2011; Pjeturs-

son et al., 2008; Pommer et al., 2011; Telleman et al., 2011). Allerdings existieren auch 

in Bezug auf die Rauigkeit einer Implantatoberfläche unterschiedliche Definitionen, so-

dass bei der Auswertung der jeweiligen Studienergebnisse die zugrunde gelegte Defini-

tion von Rauigkeit beachtet werden muss (Telleman et al., 2011; Wennerberg und Alber-

ktsson, 2009).  

Die uneinheitliche Definition eines Kurzimplantats, die kurzen Beobachtungszeiträume, 

unterschiedlichen Auswertungsparameter und Studienprotokolle erschweren die Ver-

gleichbarkeit der einzelnen Studienergebnisse in Hinblick auf die Überlebensrate eines 
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kurzen Implantats außerordentlich. Von zahlreichen Autoren werden daher klinische 

Langzeitstudien über mindestens fünf Jahre unter standardisierten Bedingungen gefor-

dert (Jung et al., 2018; Papaspyridakos et al., 2018). 

 

1.7 Bruxismus 

 

Bruxismus wird als eine wiederholte Kaumuskelaktivität definiert, die durch Kieferpressen 

und Zähneknirschen und/oder Anspannen oder Verschieben des Unterkiefers ohne Zahn-

kontakt charakterisiert wird (Deutsche Gesellschaft für Funktionsdiagnostik und -therapie 

und Deutsche Gesellschaft für Zahn-, Mund- und Kieferheilkunde, 2019). Dabei lässt sich 

der während des Schlafs auftretende Schlafbruxismus vom tagsüber vorkommenden 

Wachbruxismus unterscheiden, wobei Kombinationen beider vorliegen können (DGFDT 

und DGZMK, 2019). Während beim sogenannten primären Bruxismus keine Ursachen 

ermittelt werden können (idiopathisch), tritt der sekundäre Bruxismus als Folge von 

Schlafstörungen, Drogenkonsum, einer Medikamenteneinnahme oder einer Erkrankung, 

wie z.B. Koma oder Schädel-Hirn-Trauma, auf. 

Die Ätiologie des Bruxismus wird als multifaktoriell bedingt angesehen. Allerdings sind 

bisher nicht alle Ursachen bekannt und die Resultate einiger Studien sind teilweise wider-

sprüchlich. Inwieweit die Okklusion der Zähne und morphologische Charakteristika des 

Schädel- oder Kieferwachstums in ätiologischem Zusammenhang zum Bruxismus stehen, 

ist unklar. Vielmehr werden zentrale Faktoren, wie emotionaler Stress, Angststörungen, 

Schlafstörungen (z.B. Insomnie), physiologische/biologische/genetische Faktoren, neuro-

chemische Transmitter, Reflux oder exogene Faktoren, wie Nikotin-, Alkohol- oder Dro-

genkonsum, als ursächlich angenommen (DGFDT und DGZMK, 2019). 

Wird ein Schlaf- oder Wachbruxismus nur durch die Anamnese oder Befragung des Pati-

enten erhoben, gilt er als „möglich“ (Peroz, 2018). Positive klinische Hinweise, wie nicht-

kariöse Zahnhartsubstanzverluste (Attrition der Zähne mit entsprechenden Schlifffacetten 

oder keilförmige Defekte, Verlust von Restaurationsmaterialien und parodontale Prob-

leme), CMD-Befunde (Missempfindungen, Müdigkeit, Verspannung oder Schmerz in der 

Kaumuskulatur und Kieferöffnungsbehinderungen beim Aufwachen), Hypertrophie und 

Verspannung der Kaumuskulatur, parafunktionsbedingte diffuse Zahnschmerzen und/o-

der Kopfschmerzen, machen das Vorliegen eines Bruxismus „wahrscheinlich“ (DGFDT 



26 
 

und DGZMK, 2019; Peroz, 2018; Strub et al., 2011b). Als „definitiv“ diagnostiziert gilt ein 

Bruxismus bei positiven instrumentellen Befunden, die beispielsweise mittels Polysomno-

graphie oder portablen Elektromyographie-Geräten gewonnen wurden (DGFDT und 

DGZMK, 2019; Peroz, 2018). Dabei können zusätzlich sowohl klinische Befunde als auch 

eine positive Anamnese vorliegen (DGFDT und DGZMK, 2019).  

Primär in Kiefermuskulatur oder Kiefergelenk lokalisierte Schmerzen können auf benach-

barte anatomische Strukturen ausstrahlen und umgekehrt aus anderen Bereichen in sie 

hineinprojiziert werden (Strub et al., 2011b). 

Nach wie vor wird kontrovers diskutiert, ob Bruxismus als prädisponierender, auslösender 

und/oder unterhaltender Faktor einer CMD gilt (DGFDT und DGZMK, 2019). In ihrer Leit-

linie sind sich die DGFDT und DGZMK allerdings einig, dass Bruxismus und Schmerzen 

in der Kaumuskulatur, schmerzhafte Dysfunktionen der Kiefergelenke und Kopfschmer-

zen zusammenhängen können und bei bestehender CMD mögliche Symptome und klini-

schen Zeichen für Bruxismus identifiziert werden sollten (DGFDT und DGZMK, 2019). 

Bei Diagnostizierung eines Bruxismus sollten die Patienten umfassend aufgeklärt und zur 

Selbstbeobachtung animiert werden. Eine Okklusionsschiene als reversibles Behand-

lungsmittel dient dazu, die Zähne vor übermäßiger Attrition zu schützen und mögliche 

CMD-Beschwerden zu verringern. Definitive okklusale Interventionen wie Einschleifmaß-

nahmen oder okklusale Rehabilitationen in direktem oder indirektem Verfahren sollten 

aufgrund der untergeordneten Bedeutung der Okklusion als ätiologischer Faktor des Bru-

xismus nicht zur kausalen Therapie eingesetzt werden. Neben einer pharmakologischen 

Therapie bestehen auch die Einsatzmöglichkeiten psychotherapeutischer Verfahren so-

wie physiotherapeutischer und physikalischer Maßnahmen zur Behandlung des Bruxis-

mus (DGFDT und DGZMK, 2019). 

 

1.8 Finite-Elemente-Methode 

 

Der Finite-Elemente-Methode liegt ein numerisches Verfahren zugrunde, das es ermög-

licht, das Verhalten komplexer Konstruktionen mit unterschiedlichen Materialeigenschaf-

ten unter verschiedensten Bedingungen und Belastungssituationen zu berechnen 

(Knothe und Wessels, 2017; Schneider, 2017; Steinke, 2015). Vom Ende der 1950er 

Jahre an wurde die Finite-Elemente-Methode als Berechnungsverfahren in der 
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Strukturmechanik entwickelt und stellt heutzutage ein bewährtes und routinemäßig einge-

setztes Verfahren, vor allem in den Ingenieurwissenschaften, dar (Klein, 2014; Knothe 

und Wessels, 2017). Als Teilprozess des „Computer Integrated Manufacturing“ („CIM“) 

oder auch „Computer Aided Engineering“ („CAE“) vermag es gemeinsam mit dem rech-

nergestützten Konstruieren „Computer Aided Design“ („CAD“) frühzeitig in die Produkt-

entwicklung eines Bauteils oder ähnlichem Einfluss zu nehmen und so wesentlich zur 

Verkürzung der Produktentwicklungszeit beizutragen (Klein, 2014; Meinken, 2001; 

Schneider, 2017). Auch im Bereich der Zahnmedizin ist es sinnvoll, Simulationen einzu-

setzen, um die hohe Komplexität einer Belastungssituation im Mund zu erforschen 

(Schneider, 2017). 

Ein FEM-Programm unterteilt sich in die drei Hauptabschnitte „Preprocessor“, „Solver“ 

und „Postprocessor“ (Meinken, 2001). Im Rahmen des „Preprocessings“ erfolgt die Mo-

dellerstellung aus finiten, also endlich kleinen, Elementen, die eine Vereinfachung und 

möglichst realitätsnahe Wiedergabe der Ausgangssituation darstellen (Klein, 2014; Mein-

ken, 2001). Entsprechend der nachfolgend geplanten Belastung können als Untereinhei-

ten Scheiben-, Schalen- oder, wie in der vorliegenden Arbeit, Volumenelemente verwen-

det werden (Klein, 2014). Definiert und untereinander verknüpft werden die einzelnen Ele-

mente durch ihre Randknoten (Schneider, 2017). Je mehr Elemente das Modell beinhal-

tet, desto höher ist seine Übereinstimmung mit der Ausgangssituation und demnach ge-

nauer sind die errechneten Ergebnisse. Allerdings ist dies gleichbedeutend mit einer sehr 

langen Rechenzeit (Klein, 2014), sodass die Finite-Elemente-Methode immer nur eine 

Näherungsmethode darstellt (Meinken, 2014; Schneider, 2017). Die Aufgliederung des zu 

berechnenden Körpers in eine endliche Anzahl von Elementen wird in der Fachliteratur 

als Diskretisierung bezeichnet (Baghdadi, 2019; Schneider, 2017). Ebenfalls Teil des 

„Preprocessings“ sind die Zuweisung der Werkstoffeigenschaften, die Festlegung der 

Randbedingungen und das Definieren der Belastungen (Klein, 2014; Schneider, 2017).  

Während der anschließenden automatischen Berechnung werden Dateien erstellt, die die 

einzelnen Berechnungsergebnisse enthalten. Sie dienen der späteren Auswertung mit 

dem „Postprocessor“ (Klein, 2014). Dieser bereitet die errechneten Ergebnisse in der Re-

gel grafisch auf und stellt die verformte Struktur sowie die Dehnung und Spannung in 

dieser dar. Dies ermöglicht die Analyse und den Vergleich der Ergebnisse durch den An-

wender (Klein, 2014). Die Übertragbarkeit der Ergebnisse auf klinische Situationen und 
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die negative Beeinflussung jener durch Fehlerquellen unterschiedlichen Ausmaßes soll-

ten aufgrund der genannten Hintergründe immer kritisch hinterfragt werden (Klein, 2014; 

Meinken, 2014).  
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2. Fragestellungen und Ziele  

 

Im Rahmen einer Finite-Elemente-Analyse war das Ziel dieser Arbeit, das biomechani-

sche Verhalten eines im Oberkieferknochen inserierten Implantats bei axialer Belastung 

zu beurteilen. Dafür wurden verschiedene Knochenhöhen, Operationsregionen, Augmen-

tationsverfahren (perkrestale und laterale Sinusbodenelevation), Implantatlängen und 

Einheilungsstadien gewählt. Es entstanden insgesamt neun Modelle, in denen das Aus-

maß der Verschiebung des Implantats und der Schneiderschen Membran, die auftreten-

den Spannungen und deren Verteilung im kortikalen Knochen sowie die Verzerrung im 

periimplantären Gewebe berechnet und abgebildet wurden.  

 

Folgende Fragestellungen sollten mithilfe der Simulationen untersucht werden: 

- Wie unterscheiden sich die Belastungssituationen ohne das zusätzliche Einbringen 

von Augmentationsmaterial von den Situationen mit Einbringen eines Augmentati-

onsmaterials?  

- Wie ändert sich die biomechanische Belastung der beteiligten anatomischen Struk-

turen bei den verschiedenen Augmentationstechniken? 

- Wie ändert sich die biomechanische Belastung der beteiligten anatomischen Struk-

turen bei Veränderung der Restknochenhöhen? 

- Wie ändert sich die biomechanische Belastung des periimplantären Gewebes bei 

Wahl verschiedener Implantatlängen in der gleichen Operationsregion? 

- Wie ändert sich die biomechanische Belastung des periimplantären Gewebes bei 

verschiedenen Einheilungsstadien des Implantats (verzögerte Belastung und So-

fortbelastung)? 
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3. Material und Methode 

 

Um die oben formulierten Fragen beantworten zu können, wurden auf Grundlage einer 

digitalen Volumentomographie neun Oberkieferteilmodelle erstellt, in denen die Insertion 

jeweils eines Implantats durchgeführt wurde. Abhängig von der Restknochenhöhe in der 

Implantationsregion wurden dann mithilfe des FEA-Programms „MSC.Marc/Mentat“ der 

Firma „MSC.Software Corporation“ (Santa Ana, Kalifornien, USA) in den Versionen von 

2010.2 und 2015 eine operative Sinusbodenelevation (perkrestal oder lateral) und/oder 

Knochenaugmentation simuliert und die enossalen Implantate an deren Schulter mit 500 

N in Achsrichtung belastet. Die Rest- und Gegenbezahnung fand dabei keine Beachtung. 

Das in der vorliegenden Arbeit verwendete FEA-Programm „MSC.Marc/Mentat“ besteht 

aus dem Analyseprogramm „Marc“, das durch den „Pre- und Postprocessor“ „Mentat“ er-

gänzt wird (Meinken, 2014). 

 

3.1 3D-Geometrierekonstruktion  

 

3.1.1 Anatomisches Basismodell 

 

Der anonymisierte DICOM-Datensatz der digitalen Volumentomographie einer Maxilla 

stammte aus einer vorherigen Studie („Untersuchung von Knochenresorptionen um Im-

plantate bei Einsatz des Platform-Switching-Konzepts im Ober- und Unterkiefer“, geneh-

migt durch die Ethik-Kommission Bonn, Lfd.Nr. 278/16). Er wurde im Programm „Mimics“ 

der Firma „Materialise“ (Version 19.0, Leuven, Belgien) dazu verwendet, ein dreidimensi-

onales Oberflächenmodell des Kiefers zu erstellen (Abb. 3). Dieses wurde anschließend 

mithilfe der Software „3-matic“ in der Version 11.0 bearbeitet. Unter anderem erfolgten 

hier die Definition der Oberfläche durch ein Netz aus Dreiecken, die Glättung des Kno-

chens, die Trennung der Maxilla in eine linke und rechte Kieferhälfte sowie die Messung 

der vertikalen Knochenhöhen zwischen der jeweiligen Kieferhöhle und dem Alveolarfort-

satz. Zudem wurden eine 0,45 mm dicke Schneidersche Membran sowie eine Kortikalis-

Spongiosa-Grenze erstellt. Die Stärke der Kortikalis betrug 0,5 mm. 
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Abb. 3: Oberflächenmodell der rechten Maxilla entsprechend der Ausgangssituation bei 
dem/-r Patienten/-in mit einer Restknochenhöhe von 1,79 mm in Regio 016. Durch die 
laterale Ansicht und transparente Darstellung der rechten Kieferhälfte ist die ausgedehnte 
Pneumatisation der Kieferhöhle erkennbar. 

 

3.1.2 Die klinischen Modelle 

 

Mithilfe der sogenannten klinischen Modelle sollte die in der Praxis bei dem/-r Patienten/-

in durchgeführte Insertion eines 9 mm langen Implantats in Regio 014 in Kombination mit 

einer perkrestalen Sinusbodenelevation nachgestellt werden. Darüber hinaus wurden 

auch die Insertionen eines 9 mm langen Implantats in Kombination mit einer internen SBE 

in Regio 025 und 7 mm langer Implantate ohne Sinusbodenelevationen in den genannten 

Operationsregionen simuliert (Tab. 2). Aufgrund der anatomischen Gegebenheiten 

konnte in keiner der beiden Operationsregionen eine laterale Sinusbodenelevation mo-

delliert werden. Daher wurden zusätzlich die sogenannten idealisierten Modelle (s.u.) er-

stellt. Für die klinischen Modelle wurden die Restknochenhöhen in den Regionen 014 und 

025 belassen. Nach Hinzuladen und Ausrichten der einzelnen Implantate wurde lediglich 

der Knochen an den einzelnen Implantatschultern so modelliert, dass dieser mit der 

Schulter bündig abschloss. Dadurch wurden freiliegende Gewindegänge beseitigt und 

eine möglichst große Vergleichbarkeit der Ergebnisse durch ähnliche Knochenverläufe 
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ermöglicht. Die gleiche Positionierung und Ausrichtung der jeweiligen Implantate in den 

Modellen wurden mit der „Align“-Funktion realisiert. Die Oberflächenmodelle der Implan-

tate stammten aus CAD-Datensätzen der Firma „Dentaurum“ („tioLogic ST®“, Durchmes-

ser 3,7 mm, Dentaurum, Pforzheim). Die vier klinischen Modelle wurden abschließend 

jeweils auf eine Breite und Höhe von circa 20 mm x 20 mm zugeschnitten und an den 

Schnittstellen mit Elementen geschlossen. Außerdem erfolgte das Bohren der Implan-

tatstollen (s. Abb. 4).  

 

 

Abb. 4: Klinisches Modell des rechten Oberkiefers mit Implantat in Regio 014. Das Im-
plantat hat eine Länge von 9 mm und ragt aufgrund der Pneumatisation der Kieferhöhle 
und vorangegangener Atrophie des Alveolarfortsatzes in die Kieferhöhle hinein. Transpa-
rente Darstellung des Knochens. 

 

Die in Tabelle 2 und 3 aufgeführten Abkürzungen ermöglichen einen schnelleren und ein-

facheren Überblick über die Modellbezeichnungen, die in den folgenden Kapiteln verwen-

det werden.  
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Tab. 2: Übersicht über die klinischen FE-Modelle (Km) mit den wichtigsten Parametern 
und ihren Abkürzungen. Die Operationsregionen (014 und 025) werden ebenso wie die 
gewählten Implantatlängen (L7 für das 7 mm lange Implantat und L9 für das 9 mm lange 
Implantat) in den Modellbezeichnungen angegeben. 

 

Kieferhälfte 

 

 

Implantatlänge 

 

Operationsmethode 

 

rechts (Km-014-) 

 

7 mm (Km-014-L7) 

 

Direkte Implantation 

 

rechts (Km-014-) 

 

9 mm (Km-014-L9) 

 

Perkrestale SBE ohne AM 

 

links (Km-025-) 

 

7mm (Km-025-L7) 

 

Direkte Implantation 

 

links (Km-025-) 

 

9 mm (Km-025-L9) 

 

Perkrestale SBE ohne AM 

 

3.1.3 Die idealisierten Modelle 

 

Aufgrund des flachen Verlaufs des rechten Kieferhöhlenbodens und damit verbundener 

vereinfachter Simulation einer lateralen Sinusbodenelevation diente die Regio 016 als 

Ausgangsbereich für die Erstellung der idealisierten Modelle. Mit ihnen sollten die direkte 

Implantation ohne SBE (10 mm Knochenhöhe), Implantation in Kombination mit einer per-

krestalen SBE ohne Einbringen von AM (8 mm Knochenhöhe), Implantationen in Kombi-

nation mit einer perkrestalen SBE und Einbringen von AM (4 mm und 6 mm Knochen-

höhe) sowie eine Implantation in Kombination mit einer lateralen SBE mit Einbringen von 

AM (2 mm Knochenhöhe) nachgestellt werden (Tab. 3).  

Die Abkürzungen der idealisierten Modelle sind größtenteils in Tabelle 3 aufgelistet. Bei 

Einbringen von Augmentationsmaterial im Rahmen einer lateralen oder internen SBE wird 

der Zusatz „am“ und der E-Modul des eingefügten Materials (1000, 1500 oder 2000 MPa) 

an die aus der Tabelle zu entnehmende Modellabkürzung angehängt. 
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Abb. 5: Frontale Ansicht der Modellausschnitte aus der Maxilla mit Blick auf die rechte 
Kieferhälfte. Entgegen der Atrophierichtung wurde der Alveolarfortsatz nach lateral und 
kaudal aufgebaut. Es entstanden verschiedene Alveolarfortsatzhöhen, die zu Darstel-
lungszwecken transparent übereinandergelegt sind. (RKH=Restknochenhöhe) 

 

Die Empfehlung von Sieper und Ratschow aus dem Jahr 2014 (Tab. 1) diente als Orien-

tierung bei der Abstufung der Restknochenhöhen und der simulierten Sinusbodenelevati-

onen. Für die idealisierten Modelle wurde der Alveolarfortsatz in umgekehrter Atrophier-

ichtung nach kaudal und lateral aufgebaut, sodass insgesamt fünf Modelle mit den Kno-

chenhöhen 2 mm, 4 mm, 6 mm, 8 mm und 10 mm entstanden (Abb. 5). Dabei erfolgte in 

den Modellen mit einer Knochenhöhe von 6 mm, 8 mm und 10 mm auch eine Anhebung 

des zur Kieferhöhleninnenseite gerichteten Knochens um bis zu 1,7 mm, um die Pneu-

matisation der Kieferhöhle anatomisch realistisch rückgängig zu machen. Anschließend 

wurde das 9 mm lange Implantat hinzu geladen, ausgerichtet und der Knochen um die 

Implantatschulter herum an das umgebende Knochenniveau angepasst. In dem Modell 

mit einer Knochenhöhe von 2 mm wurde zudem ein Fenster mit einer Größe von 7,5 mm 

x 7,5 mm in der fazialen Kieferhöhlenwand angelegt, um damit später eine laterale SBE 

simulieren zu können. Abschließend erfolgte die Bohrung der Implantatstollen für die be-

reits ausgerichteten Implantate sowie das Schneiden und Schließen der Modelle. 

10 mm RKH

8 mm RKH

6 mm RKH

2 und 4 mm RKH
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Tab. 3: Übersicht über die idealisierten FE-Modelle (Im) mit den wichtigsten Parametern 
und ihren Abkürzungen. Die entsprechenden Alveolarfortsatzhöhen (2 mm, 4 mm, 6 mm, 
8 mm und 10 mm) und die erfolgten operativen Eingriffe (interne und laterale Sinusbo-
denelevation) werden in den Modellbezeichnungen angegeben. 

 

Knochenhöhe 

(mm) 

 

 

Implantatlänge 

(mm) 

 

Knochenaufbau 

(mm) 

 

Operationsmethode 

 

2 (Im-2mm-) 

 

9  

 

 

10 

 

Laterale SBE 

(zweizeitig) 

(Im-2mm-lat-sbe-) 

 

4 (Im-4mm-) 

 

9  

 

6 

 

Perkrestale SBE + 

AM 

(Im-4mm-int-sbe-) 

 

6 (Im-6mm-) 

 

9  

 

4  

 

Perkrestale SBE + 

AM 

 

8 (Im-8mm-) 

 

9  

 

2 

 

Perkrestale SBE 

ohne AM 

(Im-8mm-int-sbe) 

 

10 (Im-10mm) 

 

9  

 

- 

 

Direkte Implantation 
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3.2 Generierung der Finite-Elemente-Modelle 

 

Alle erwähnten Bestandteile der Oberflächenmodelle wurden einzeln in das FEA-Pro-

gramm „MSC.Marc/Mentat“ importiert, in Volumenkörper umgewandelt und zusammen-

gefügt. Im Schnitt bestand jedes Modell aus rund 60.000 Knoten und 260.000 Elementen. 

Einzig das idealisierte Modell mit einer Restknochenhöhe von 10 mm wies eine deutlich 

höhere Knoten- und Elementanzahl auf (250.000 Knoten und 1.250.000 Elemente). Hier 

konnte auf eine nachträgliche Netzänderung aufgrund unmittelbar fehlerfrei durchgelau-

fener Berechnung der Implantatbelastung verzichtet werden (s. dazu die Erklärung in Ka-

pitel 3.2.1). 

In diesem idealisierten Modell sowie den klinischen Modellen, in denen ein 7 mm langes 

Implantat inseriert wurde (s. Abb. 6), wurden keine zusätzlichen chirurgischen Eingriffe 

simuliert. 

 

 

Abb. 6: Laterale Ansicht des 7 mm langen Implantats (grau) in Regio 025. Durch Wahl 
eines kürzeren Implantats kann auf eine Sinusbodenelevation verzichtet werden, da ein 
mindestens 0,5 mm großer Abstand des Implantats zur Membran (rosa) eingehalten wer-
den kann. 
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3.2.1 Generierung der FE-Modelle mit einer perkrestalen Sinusbodenelevation  

 

Aufgrund der hohen Knoten- und Elementanzahl in den einzelnen Modellen und dement-

sprechend komplexen und lang andauernden Berechnungen im Rahmen verschiedener 

Testsimulationen wurde entschieden, die Elementanzahl nachträglich zu verringern. An 

den Grenzflächen zwischen kortikalem und spongiösem Knochen sowie zwischen Kno-

chen und Implantat wurde die Netzgröße beibehalten, um Fehler in der Gesamtvernet-

zung zu vermeiden (s. Abb. 7 und 8). Mit einer Oberflächenbelastung auf Bereiche der 

Membranunterseite wurde diese mit einem Druck von 5 MPa angehoben. Dieses Vorge-

hen wurde gegebenenfalls wiederholt. Anschließend wurde die Situation ausgewählt, bei 

der ein mindestens 1 mm großer Abstand zwischen Implantatspitze und Membranunter-

seite, entsprechend der klinischen Empfehlung, gemessen werden konnte. Der so ent-

standene Hohlraum zwischen Membran und Kieferhöhlenboden wurde mit Volumenele-

menten gefüllt und stellte, je nach Wahl des E-Moduls, das Augmentationsmaterial in un-

terschiedlichen Umbauprozessen dar (s. Abb. 7). Abschließend erfolgte auch hier die axi-

ale Implantatbelastung (s. Kap. 3.3).  

 

 

Abb. 7: Laterale Ansicht des auf Höhe des Implantats geteilten idealisierten Modells mit 
einer RKH von 4 mm in Regio 016. Nach Anheben der Schneiderschen Membran (rosa) 
wurde der entstandene Raum mit Augmentationsmaterial (dunkelrosa) gefüllt. An der Vor-
der- und Rückseite des Modells sowie an der Grenze zwischen Implantat (grau) und Kno-
chen (dunkel- und hellbraun) wurde die Oberfläche im Rahmen der nachträglichen Netz-
änderung nicht verändert, sodass die Elemente dort eine feinere Struktur aufwiesen.  
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3.2.2 Generierung des FE-Modells mit einer lateralen Sinusbodenelevation 

 

Für die Erstellung des Modells mit einer lateralen SBE wurde ebenfalls eine Oberflächen-

belastung gewählt, die auf die untere Außenseite des Knochenfensters angewendet 

wurde. Dadurch wurden das Fenster und die darunter befindliche Schneidersche Memb-

ran angehoben. Dieses Vorgehen wurde gegebenenfalls wiederholt, sodass das Kno-

chenfenster letztendlich um ca. 90 Grad in die Kieferhöhle rotiert wurde. Es wurde zudem 

nach medial bewegt, um oberhalb der Implantatbohrung zum Liegen zu kommen. Der 

entstandene Hohlraum wurde ebenfalls mit Volumenelementen unterschiedlicher E-Mo-

duln gefüllt. Um einen lateralen Verschluss des Kieferhöhlenzugangs zu erreichen, wurde 

ein 0,5 mm dicker Deckel modelliert, der je nach Einheilungsstadium des AMs 1.000 MPa 

oder 1.500 MPa betrug (s. Abb. 8 und Tab. 4). Abschließend wurde auch hier die Implan-

tatbelastung durchgeführt (Kap. 3.3). 

 

 

Abb. 8: Frontale Ansicht des Modells Im-2mm-lat-sbe-am-1000. Es ist auf Höhe des Im-
plantats (grau) durchtrennt worden, um das zwischen der angehobenen Schneiderschen 
Membran (rosa) und dem Knochen (dunkel- und hellbraun) eingebrachte Augmentations-
material (dunkelrosa) sichtbar zu machen. Oberhalb der Implantatspitze befindet sich das 
ursprünglich mobilisierte Knochenfenster (dunkelbraun), das den Raum zwischen Kiefer-
höhlenknochen und Membran aufgespannt hat.  
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3.2.3 Materialeigenschaften 

 

Die Materialeigenschaften der einzelnen Modellbestandteile wurden zum Großteil der Li-

teratur entnommen (Abé et al., 1996; Bourauel et al., 2012). Für die Schneidersche 

Membran fanden sich keine Werte, sodass näherungsweise auf einen Wert, der für das 

parodontale Ligament ermittelt werden konnte, zurückgegriffen wurde (Keilig et al., 2009). 

Für das Augmentationsmaterial wurden verschiedene, im Umbau befindliche Stadien an-

genommen und dementsprechend unterschiedliche E-Moduln verwendet (1.000 MPa für 

ein im knöchernen Umbauprozess befindliches Augmentationsmaterial, das einer weit-

maschigen Spongiosastruktur ähnelt, 1.500 MPa für eine Qualität, die unserem gewählten 

E-Modul für spongiösen Knochen gleicht, 2.000 MPa vergleichbar mit einer feinmaschi-

geren Spongiosastruktur). In den Modellen Im-8mm, Km-014-L9 und Km-025-L9 wurde 

der E-Modul von 1.500 MPa gewählt, da dort interne SBEen ohne das Einbringen von 

zusätzlichem Aufbaumaterial nachgestellt wurden. Für das Material in dem Raum zwi-

schen Kieferhöhlenboden und Schneiderscher Membran wurde so eine erfolgreiche knö-

cherne Umwandlung simuliert. Der Verschluss des Kieferhöhlenzugangs nach lateraler 

SBE erfolgte mithilfe eines 0,5 mm dicken Volumenobjekts, das je nach Einheilungssta-

dium unterschiedliche E-Moduln erhielt (s. Tab. 4). 

 

Tab. 4: Die in den FE-Simulationen verwendeten E-Moduln der einzelnen Modellbestand-
teile.  

Bestandteil Kortikalis Spongiosa Schneider-

sche Memb-

ran 

Implantat AM/KEM Ver-

schluss 

E-Modul 

(MPa) 

 

18.000 1.500 50 110.000 1.000 

1.500 

2.000 

1.000 

1.500 

1.500 

 

Die Querkontraktionszahl betrug bei allen Modellbestandteilen 0,3. 
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3.2.4 Kontaktparameter 

 

Die folgenden Tabellen (Tab. 5 bis 7) und die dazugehörigen Erklärungen verdeutlichen 

die für die Kontaktparameter getätigten Einstellungen. Objekte können fest miteinander 

verbunden werden. Dabei wird eine Verschiebung zwischen ihnen ausgeschlossen. Al-

ternativ können sie die Eigenschaft haben, sich bei Überschreiten einer Kraft gegeneinan-

der zu bewegen. Dies wird im Finite-Elemente-System mit den Kontaktparametern zum 

Ausdruck gebracht. 

 

Tab. 5: Kontaktparameter für die laterale SBE. Kontaktpaare, bei denen eine feste Ver-
bindung angenommen wurde, sind mit g (für „glue“) markiert. Kontaktpaare, bei denen ein 
Ablösen voneinander erlaubt wurde, sind mit g* (für „glue“ + „breaking“) markiert. Wenn 
kein Kontakt (k. K.) zwischen Modellbestandteilen vorlag, ist dies kenntlich gemacht. Der 
Verschluss des lateralen Kieferhöhlenzugangs („Verschluss“) erfolgte mithilfe eines 0,5 
mm dicken Volumenobjekts.  

 Spongiosa Membran Implantat AM/KEM Fenster 

Kortikalis g g* g g k. K. 

Spongiosa  k. K. g g k. K. 

Membran   k. K. g* g 

Implantat    g k. K. 

Verschluss     g 

 

Um eine Adhärenz der Kortikalis und Spongiosa sicher zu stellen und mögliche Fehler in 

den Rechnungen durch eventuelles Verschieben gegeneinander zu vermeiden, wurden 

die Knoten dieser beiden Modellbestandteile soweit möglich direkt miteinander verbun-

den. Aus technischen Gründen konnte allerdings nicht in allen Modellen garantiert wer-

den, dass die Grenzflächen zwischen kortikalem und spongiösem Knochen identische 

Vernetzungen aufwiesen. Daher wurden, bei einer nicht einwandfreien Grenzfläche zwi-

schen Kortikalis und Spongiosa, diese Modellbestandteile zusätzlich durch die Kontaktei-

genschaft „glue“ fest miteinander verbunden. Da ein Ablösen der Membran vom Knochen-

fenster nicht gewünscht wurde, wurde auch dort eine feste Verbindung eingestellt. Das 

Lösen der Membran von der Kortikalis bei Simulation der perkrestalen SBE wurde dem-

gegenüber durch die Einstellung „breaking“ ermöglicht. Diese Verbindung versagte stets, 
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sobald eine Spannung von 1,5 MPa zwischen den Kontaktpartnern überschritten wurde. 

Für die Verbindung zwischen Knochen und Implantat wurden entweder ein vollständig 

eingeheilter Zustand (Osseointegration) oder eine lockere Verbindung bei Sofortbelas-

tung des Implantats angenommen und durch die Kontaktparameter „glue“ und „touching“ 

realisiert.  

 

Tab. 6: Kontaktparameter für die perkrestalen SBEen. Kontaktpaare, bei denen eine feste 
Verbindung angenommen wurde, sind mit g (für „glue“) markiert. Kontaktpaare, bei denen 
ein Ablösen voneinander erlaubt wurde, sind mit g* (für „glue“ + „breaking“) markiert. 
Wenn kein Kontakt (k. K.) zwischen Modellbestandteilen vorlag, ist dies kenntlich ge-
macht. 

 Spongiosa Membran Implantat AM/KEM 

Kortikalis g g* g g 

Spongiosa  k. K. g g 

Membran   k. K. g* 

Implantat    g 

 

Tab. 7: Kontaktparameter für die direkten Implantatbelastungen. Kontaktpaare, bei denen 
eine feste Verbindung angenommen wurde, sind mit g (für „glue“) markiert. Kontaktpaare, 
bei denen ein Ablösen voneinander erlaubt wurde, sind mit g* (für „glue“ + „breaking“) 
markiert. Für eine lockere Verbindung im Sinne einer noch nicht erfolgten knöchernen 
Einheilung steht der Buchstabe t („touching“). Wenn kein Kontakt (k. K.) zwischen Modell-
bestandteilen vorlag, ist dies kenntlich gemacht. 

 Spongiosa Membran Implantat 

Kortikalis k. K. g g oder t 

Spongiosa  k. K. g oder t 

Membran   k. K. 

 

Das Verbinden der Kortikalis- und Spongiosaknoten resultierte bei Simulation der direkten 

Implantatinsertion und anschließender Belastung in einer identischen Grenzfläche, so-

dass auf eine zusätzliche Sicherung durch einen festen Kontakt verzichtet werden konnte. 

Da keine Knochenaugmentation und dementsprechend kein Membrananheben erfolgte, 

wurde die Membran fest mit der Kortikalis verbunden.  
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3.3 Die Implantatbelastung  

 

Der Oberkieferknochen wurde an seiner Vorder- und Rückseite mit einem „fixed displace-

ment“ als Randbedingung in x-, y- und z-Richtung befestigt, sodass sich das Modell dem-

entsprechend bei einer Belastung des Implantats nicht bewegen konnte (Abb. 9). Mit Hilfe 

eines RBEs wurde eine gleichmäßige Krafteinleitung über einen konstruierten Mittelkno-

ten von 500 N auf jeden Knoten der Implantatschulteroberfläche gewährleistet (Abb. 10). 

Die Belastung erfolgte linear von 0 bis 500 N in Achsrichtung des Implantats. Dieser Wert 

stellt eine hohe Kaukraft dar, wenn man ihn in das breite Spektrum an Literaturangaben 

zur maximalen Kaukraft einordnet (Fontijn-Tekamp et al., 2000; Koolstra et al., 1988). 

 

 

Abb. 9: Schräg laterale Ansicht des idealisierten Modells mit einer RKH von 6 mm in 
Regio 016. Durch die Wahl einer festen Randbedingung an der Vorder- und Rückseite 
des Modells (rote Pfeile), die keine Verschiebung der Knoten erlaubte, wurde das Modell 
fixiert. 
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Abb. 10: Schnittbild durch das idealisierte Modell mit einer RKH von 4 mm in Regio 016. 
Schräg laterale Ansicht des Modells. Die axiale Implantatbelastung in Höhe von 500 N 
(roter Pfeil) wurde mit Hilfe des zentralen Mittelknotens über die RBEs auf die Implantat-
schulter übertragen.  

 

Eine Ausnahme stellte das klinische Modell der rechten Kieferhälfte mit einer gewählten 

Implantatlänge von 7 mm dar. Bei Sofortbelastung des Implantats kam es bei Erreichen 

einer Belastungshöhe von 190 N (38% der Maximalbelastung) zu einem Abbruch der Si-

mulation. Die ursprünglich eingestellten 500 N beanspruchten das Gewebe derart, dass 

das Modell dieser Kaukraft nicht standhielt. Die Ergebnisermittlung erfolgte in diesem Fall 

durch Extrapolation der Werte.  

F
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Die Erstellung der einzelnen Modelle erfolgte an einem DELL-Precision-Rechner T3600 

im Labor der Oralmedizinischen Technologie, der über einen Arbeitsspeicher von 16 GB 

und zwei Prozessorkerne verfügte. Die Berechnungen der Sinusbodenelevationen und 

die anschließenden Implantatbelastungen liefen auf dem DELL-Server-Cluster der Oral-

medizinischen Technologie des Zentrums für Zahn-, Mund- und Kieferheilkunde der Uni-

versität Bonn. Der Cluster besaß 30 CPUs mit insgesamt 192 GB RAM. Vor der Änderung 

der Oberflächennetzgröße liefen die Simulationen der SBEen jeweils über einen Zeitraum 

von ca. 2,5 Tagen. Da die Modelle danach jedoch unter Umständen korrigiert werden 

mussten, wurde beschlossen, die Knoten- und Elementanzahl und damit die Rechenzeit 

zu reduzieren. Einzelne Berechnungsschritte im Rahmen der SBEen dauerten somit nur 

noch zwischen 40 Minuten und 24 Stunden. Auf eventuelle Wiederholungen der Belas-

tungssimulationen wurde in den Kapiteln 3.2.1 und 3.2.2 eingegangen. Die abschließen-

den Implantatbelastungen liefen dann über einen Zeitraum zwischen elf Minuten und 2,5 

Stunden. Eine Ausnahme stellte das idealisierte Modell mit unveränderter Knoten- und 

Elementanzahl dar (s. Kap. 3.2), dessen Implantatbelastung 42,2 Stunden dauerte. 
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4. Ergebnisse 

 

Wie in Kapitel 3 erklärt, fand die Ergebnisdarstellung mit Hilfe des im „MSC.Marc/Mentat“ 

2010.2 und 2015 enthaltenen „Postprocessors“ statt. Der Übersicht halber werden die 

gewonnenen Daten mittels farblicher Visualisierung zum Zeitpunkt der maximalen Belas-

tung in Abbildungen wiedergegeben. Pro Operationsmethode (Implantation ohne zusätz-

lichen chirurgischen Eingriff, interne SBE ohne Einbringen von Augmentationsmaterial, 

interne SBE mit Einbringen von Augmentationsmaterial und laterale SBE) werden bis zu 

drei Bilder gezeigt. Eine Skala am jeweiligen rechten Bildrand gibt die Spanne der Ver-

schiebung, der Spannung oder der Verzerrung an, die in dem dargestellten Modell errech-

net wurden. Dabei reicht der Farbverlauf von blau (entspricht dem niedrigsten Wert) bis 

gelb (entspricht dem höchsten Wert). Die Skalierung überschreitende Werte sind grau 

dargestellt. Für die betrachteten Parameter und verschiedenen Modellbestandteile wur-

den unterschiedliche Skalierungen gewählt, um die teilweise sehr kleinen Unterschiede 

zwischen den Belastungen zu verdeutlichen. Innerhalb der Parameter und einzelnen Mo-

dellbestandteile sind die Skalen soweit möglich und sinnvoll zu Vergleichszwecken iden-

tisch. 

 

4.1 Verschiebung  

 

Die Abbildungen 11 bis 14 zeigen die Verschiebungen der klinischen und idealisierten 

Modelle in allen Raumachsen (x, y und z) bei maximaler Belastung des Implantats mit 

500 N. Allen Belastungssituationen ist gemein, dass sich die größten Verschiebungen am 

jeweiligen Implantat feststellen ließen, wobei die Implantatschultern, auf die die Belastun-

gen unmittelbar übertragen worden sind, am weitesten bewegt wurden. In den Modellen 

der Osseointegration mit einer direkten Implantation ohne zusätzlichen chirurgischen Ein-

griff traten Verschiebungen bis zu 31,8 µm auf. In den Modellen mit einer internen SBE 

konnten Werte von maximal 29,7 µm, in dem Modell mit einer lateralen SBE Werte von 

maximal 35,2 µm ermittelt werden (s. Tab. 8 und 9).  

Bei Sofortbelastung der Implantate in den Modellen mit einer ausschließlichen Implanta-

tinsertion wurden maximale Implantatverschiebungen von 36,7 µm berechnet. Allerdings 

erfuhren die Implantate in diesen Modellen eine kombinierte Rotation in den 
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Gewindebohrungen und eine apikal gerichtete Längsverschiebung. Durch Betrachtung 

der Verschiebung der konstruierten Mittelknoten konnte die reine Längsverschiebung des 

jeweiligen Implantats ermittelt werden.  

 

 

 

  

Abb. 11a (oben) und 11b (unten): Verschiebungen in den Modellen Km-025-L7 (oben) 
und Km-025-L9 (unten) bei axialer Implantatbelastung mit 500 N. Durch die laterale An-
sicht des auf Höhe des Implantats durchgeschnittenen Modells werden die zum Implantat 
hin zunehmenden Verschiebungen farblich wiedergegeben. Die Skalen an den rechten 
Bildrändern geben die Bereiche, in denen die Verschiebungen berechnet wurden, wieder. 
Sie gilt für alle nachfolgenden Abbildungen, wobei die Skalierungen voneinander abwei-
chen. 
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Abb. 12a (oben) und 12b (unten): Schnittbilder der Modelle Im-4mm-int-sbe-am-1000 
(oben) und Im-2mm-lat-sbe-am-1000 (unten) bei axialer Implantatbelastung mit 500 N. 
Die Verschiebungen in den Modellen werden farblich wiedergegeben. Die laterale, bzw. 
frontale Ansicht des jeweiligen Modells und der Schnitt auf Höhe des Implantats ermögli-
chen die Beurteilung der zum Implantat hin zunehmenden Verschiebungen. In Abb. 12b 
wird aufgrund der verschiedenen Färbung des Implantats deutlich, dass dieses unter-
schiedlich weit bewegt wurde. Dies lässt sich aus der angulierten Position des Implantats 
und demnach schrägen Krafteinleitung in den Knochen erklären.  
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Abb. 13: Verschiebungen im Modell Km-014-L7 bei axialer Sofortbelastung des Implan-
tats mit 500 N. Das Schnittbild auf Höhe des Implantats und die laterale Ansicht des Mo-
dells ermöglichen die Beurteilung der zum Implantat hin zunehmenden Verschiebungen. 
Das Implantat erfuhr sowohl eine Rotation in den Gewindeschnitten des Knochens als 
auch eine kranial gerichtete Längsverschiebung. Daraus resultierten unterschiedlich hohe 
Verschiebungsmaxima innerhalb des Implantats. 

 

 
 

Abb. 14: Verschiebungen im Modell Im-4mm-int-sbe-am-1000 bei axialer Implantatbelas-
tung mit 500 N. Durch die basale Modellansicht werden die sich nach lateral und medial 
ausdehnenden und in der Höhe abnehmenden Verschiebungen deutlich. An der Vorder- 
und Rückseite des Modells erfolgten demgegenüber keine Verschiebungen der Knoten 
(blaue Färbung der Modellanteile).  
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Abhängig von der Wahl der Augmentationsmaterialeigenschaften änderten sich die ma-

ximal möglichen Verschiebungen des Implantats bei Osseointegration (s. Tab. 9). Je hö-

her der E-Modul eingestellt wurde und damit kompakter der Knochen, desto weniger weit 

ließ sich das jeweilige Implantat bewegen.  

Bei Wahl des 7 mm langen Implantats anstelle des 9 mm langen Implantats in Kombina-

tion mit einer internen SBE in der gleichen Operationsregion zeigte sich, dass das jeweils 

kürzere Implantat eine größere Verschiebung erfuhr (s. Tab. 8). Ebenso verhielt es sich 

bei dem Vergleich der 7 mm langen Implantate mit dem 9 mm langen Implantat bei So-

fortbelastung (s. Tab. 8 und 9).  

In den idealisierten Modellen der Osseointegration mit unterschiedlichen RKH aber jeweils 

gleicher Implantatlänge (9 mm) verhielten sich Knochenhöhe und maximale Implantatver-

schiebung umgekehrt proportional zueinander. Da den „Hohlraumelementen“ in dem Mo-

dell mit einer RKH von 8 mm ein E-Modul von 1.500 MPa zugewiesen wurde, können 

demnach alle Situationen, in denen dieser E-Modul für das Augmentationsmaterial ge-

wählt wurde, miteinander verglichen werden (s. Tab. 9). 

Die Verschiebung nimmt in allen Modellen mit Entfernung zum Implantat gleichmäßig ab 

und dehnt sich nach lateral und medial aus (s. Abb. 14). Die feste Randbedingung an 

Vorder- und Rückseite eines jeden Modells verhinderte demzufolge erfolgreich eine Ver-

schiebung der dort anliegenden Knoten.  

Die gleichmäßigen, zum Implantat hin im Wert zunehmenden, Verschiebungen innerhalb 

des Knochens und Augmentationsmaterials können ebenso in der Schneiderschen 

Membran beobachtet werden. Dort können, abhängig von der Operationsmethode und 

dem Belastungszeitpunkt, unterschiedliche Maximalverschiebungen registriert werden. 

Bei den Implantatbelastungen ohne zusätzlichen chirurgischen Eingriff bei Osseointegra-

tion wurde die Membran bis zu 26,4 µm bewegt, bei den Implantatbelastungen nach in-

terner SBE ohne Einbringen von Augmentationsmaterial bis zu 25,6 µm und mit Einbrin-

gen von Augmentationsmaterial bis zu 26,3 µm. Nach lateraler SBE und anschließender 

Implantatbelastung konnten Membranverschiebungen bis zu 32,5 µm gemessen werden 

(s. Tab. 8 und 9). Bei der Sofortbelastung des Implantats nach ausschließlicher Implanta-

tion ließ sich die Membran bis zu 30,4 µm bewegen (s. Tab. 8). 
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Tab. 8: Ermittelte Höchstwerte der Implantat- und Membranverschiebung bei maximaler 
Implantatbelastung mit 500 N in den klinischen Modellen (Modellabkürzungen s. Tab. 2 
und Kapitel 3.1.2). Die markierten Werte stellen Extrapolationen dar. 

Modell/Situation 

 

maximale Verschie-

bung des Implan-

tats (µm) 

maximale Verschie-

bung der Membran 

(µm) 

Km-014-L7 31,8 26,4 

Km-014-L7, Sofortbelastung 36,7* 30,4* 

Km-014-L9 29,7 25,3 

Km-025-L7 29,7 23,1 

Km-025-L7, Sofortbelastung 35,5 25,9 

Km-025-L9 28,9 25,6 

 

Tab. 9: Ermittelte Höchstwerte der Implantat- und Membranverschiebung bei maximaler 
Implantatbelastung mit 500 N in den idealisierten Modellen (Modellabkürzungen s. Tab. 3 
und Kapitel 3.1.3).  

Modell/Situation 

 

maximale Ver-

schiebung des Im-

plantats (µm) 

maximale Ver-

schiebung der 

Membran (µm) 

Im-10mm 21,3 16,8 

Im-10mm, Sofortbelastung 28,4 19,3 

Im-8mm-int-sbe 23,1 19,7 

Im-6mm-int-sbe-am-2000 23,8 21,1 

Im-6mm-int-sbe-am-1500 24,2 21,6 

Im-6mm-int-sbe-am-1000 24,6 22,1 

Im-4mm-int-sbe-am-2000 26,2 24,2 

Im-4mm-int-sbe-am-1500 27,1 25,1 

Im-4mm-int-sbe-am-1000 28,2 26,3 

Im-2mm-lat-sbe-am-2000 28,4 27,1 

Im-2mm-lat-sbe-am-1500 31,1 29,4 

Im-2mm-lat-sbe-am-1000 35,2 32,5 
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4.2 Spannung  

 

Die Spannung ist die einwirkende Kraft pro Fläche in N/mm2 = MPa. Die folgenden Abbil-

dungen zeigen die Verteilung der eingeleiteten Kraft im kortikalen Knochen der klinischen 

und idealisierten Modelle zu unterschiedlichen Belastungszeitpunkten (Abb. 15 bis 24). In 

allen Modellen traten die größten Spannungen in der jeweiligen Implantatbohrung und 

unmittelbarer Nähe dazu auf. In den Modellen mit einer ausschließlichen Implantatinser-

tion im Stadium der Osseointegration traten Spannungen bis 172 MPa auf, in den Model-

len mit einer internen SBE bis 122 MPa und in dem Modell mit einer lateralen SBE bis 

356 MPa. Bei Sofortbelastung der Implantate nach ausschließlicher Implantation konnten 

Spannungen bis 723 MPa registriert werden. Generell lagen die maximalen Spannungs-

werte bei Sofortbelastung der Implantate deutlich höher als bei knöcherner Einheilung der 

jeweiligen Implantate (s. Tab. 10 und 11). 

Abhängig von der Wahl der AM-Eigenschaften bei Osseointegration des Implantats än-

derten sich auch hier die maximal messbaren Spannungen im Modell (s. Tab. 11). Je 

geringer der E-Modul eingestellt wurde und damit weniger kompakt der Knochen, desto 

höher waren die in der Kortikalis auftretenden Spannungen.  

Bei Wahl des 7 mm langen Implantats anstelle des 9 mm langen Implantats in Kombina-

tion mit einer internen SBE in der gleichen Operationsregion zeigte sich, dass sich in dem 

Modell mit dem kürzeren Implantat höhere Spannungen entwickelten als in dem Modell 

mit dem längeren Implantat (s. Tab. 10). Dies galt ebenso für die kürzeren Implantate bei 

Sofortbelastung. Zusätzlich konnten seitenabhängig größere Spannungen in den klini-

schen Modellen der rechten Kieferhälfte, unabhängig vom Belastungszeitpunkt, ermittelt 

werden als in den Modellen der Gegenseite. Dort wurde jeweils der Zahn 13 entfernt, der 

Knochen jedoch nicht aufgefüllt, sodass sich höhere Spannungen entwickelten.  

In den idealisierten Modellen mit unterschiedlicher RKH aber jeweils gleicher Implantat-

länge (9 mm) verhielten sich Knochenhöhe und Spannung nicht stringent umgekehrt pro-

portional zueinander. Allerdings konnten höhere Spannungen in den Modellen mit einer 

RKH von 4 mm und 6 mm im Vergleich zu den Modellen mit einer RKH von 8 mm und 10 

mm bestimmt werden (s. Tab. 11). Die Spannung in dem Modell der lateralen SBE lag mit 

bis zu 356 MPa bei einer RKH von 2 mm oberhalb der Werte, die in den übrigen ideali-

sierten Modellen ermittelt wurden. 
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Die lateralen Darstellungen der auf Höhe der Implantate durchgeschnittenen Modelle er-

lauben den Einblick in die Spannungsverteilung im inneren kortikalen Knochen (s. Abb. 

15, 17, 19, 21 und 23). Ausgehend von den Implantatbohrungen mit den größten Span-

nungswerten traten in der Kortikalis inselförmig verteilte Spannungsflächen bis 30 MPa 

auf, die sich in den idealisierten Modellen bis zum frontalen und dorsalen Modellrand und 

in den klinischen Modellen zusätzlich bis zum kranialen Modellrand ausdehnten. In den 

klinischen Modellen zeigte sich zudem, dass sich kranial der Implantatbohrung Spannun-

gen im Kieferhöhlenboden parallel zur Schneiderschen Membran ausbreiteten, die teil-

weise an den kranialen Modellrand reichten. In den Alveolen des entfernten Zahns 13 der 

Modelle Km-014-L7 und Km-014-L9 breiteten sich die Spannungen in der jeweiligen Al-

veoleninnenkortikalis großflächig aus.  

An den Außenseiten der Modelle erstreckten sich die Spannungen in der Kortikalis, aus-

gehend von den jeweiligen Implantatbohrungen, unterschiedlich weit nach lateral und me-

dial, aber immer großflächig, nach dorsal und frontal und reichten oftmals an den kranialen 

Modellrand heran (s. Abb. 16, 18, 20, 22 und 24). An den Modellrändern kam es zu einem 

Anstieg der Spannung.  
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Abb. 15: Spannung im kortikalen Knochen bei axialer Implantatbelastung mit 500 N. Die 
laterale Darstellung des auf Höhe des Implantats durchgeschnittenen Modells Im-10mm 
ermöglicht die Ansicht der in der Kortikalis auftretenden Spannungen, die sich vor allem 
in der Implantatbohrung und in unmittelbarer Nähe dazu zeigen. Das Implantat ist ausge-
blendet. Die Skala am rechten Bildrand gibt die farbkodierte Spannung im Modell an. Sie 
gilt für alle nachfolgenden Abbildungen, wobei die Skalierung variiert. 

 

 
 

Abb. 16: Spannung im kortikalen Knochen bei axialer Implantatbelastung mit 500 N. Die 
gitterartige Zeichnung der Elemente des Modells Im-10mm verdeutlichen die in der Im-
plantatbohrung und in unmittelbarer Nähe dazu auftretenden hohen Spannungen und die 
Verteilung der Spannungen auf der lateralen Außenseite des Modells. Das Implantat ist 
nicht dargestellt.  
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Abb. 17: Schnittbild des Modells Km-025-L9. Die Spannung im kortikalen Knochen bei 
axialer Implantatbelastung mit 500 N wird farblich wiedergegeben. Die laterale Darstel-
lung des auf Höhe des Implantats durchgeschnittenen Modells ermöglicht die Ansicht der 
in der Kortikalis auftretenden Spannungen, die sich vor allem in der Implantatbohrung und 
in unmittelbarer Nähe dazu zeigen. Das Implantat ist ausgeblendet. 

 

 

 

Abb. 18: Spannung im kortikalen Knochen bei axialer Implantatbelastung mit 500 N. Die 
gitterartige Zeichnung der Elemente des Modells Km-025-L9 verdeutlichen die in der Im-
plantatbohrung und in unmittelbarer Nähe dazu auftretenden hohen Spannungen und die 
Verteilung der Spannungen auf der lateralen Außenseite des Modells. Das Implantat ist 
nicht dargestellt.  
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Abb. 19: Spannung im kortikalen Knochen bei axialer Implantatbelastung mit 500 N. Die 
laterale Darstellung des auf Höhe des Implantats durchgeschnittenen Modells Im-6mm-
int-sbe-am-1500 ermöglicht die Ansicht der in der Kortikalis auftretenden Spannungen, 
die sich vor allem in der Implantatbohrung und in unmittelbarer Nähe dazu zeigen. Das 
Implantat wird nicht gezeigt. 

 

 

 

Abb. 20: Spannung im kortikalen Knochen bei axialer Implantatbelastung mit 500 N. Die 
gitterartige Zeichnung der Elemente des Modells Im-6mm-int-sbe-am-1500 verdeutlichen 
die in der Implantatbohrung und in unmittelbarer Nähe dazu auftretenden hohen Span-
nungen und die Verteilung der Spannungen auf der lateralen Außenseite des Modells. 
Das Implantat ist ausgeblendet.  
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Abb. 21: Schnittbild des Modells Im-2mm-lat-sbe-am-1000. Die Spannung im kortikalen 
Knochen bei axialer Implantatbelastung mit 500 N wird farblich wiedergegeben. Die fron-
tale Darstellung des Modells und der Schnitt auf Höhe des Implantats ermöglichen die 
Ansicht der in der Kortikalis auftretenden Spannungen. Sie zeigen sich vor allem in der 
Implantatbohrung und in unmittelbarer Nähe dazu. Das Implantat ist nicht dargestellt. 
 

 

 

Abb. 22: Spannung im kortikalen Knochen bei axialer Implantatbelastung mit 500 N. Die 
gitterartige Zeichnung der Elemente des Modells Im-2mm-lat-sbe-am-1000 verdeutlichen 
die in der Implantatbohrung und in unmittelbarer Nähe dazu auftretenden hohen Span-
nungen und die Verteilung der Spannungen auf der lateralen Außenseite des Modells. 
Das Implantat wird nicht gezeigt.  
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Abb. 23: Spannung im kortikalen Knochen bei axialer Sofortbelastung des Implantats mit 
500 N. Die laterale Darstellung des geteilten Modells Km-025-L7 ermöglicht die Ansicht 
der in der Kortikalis auftretenden Spannungen. Sie zeigen sich vor allem in der Implantat-
bohrung und in unmittelbarer Nähe dazu. Das Implantat ist ausgeblendet.  

 

 
 

Abb. 24: Spannung im kortikalen Knochen bei axialer Sofortbelastung des Implantats mit 
500 N. Die gitterartige Zeichnung der Elemente des Modells Km-025-L7 verdeutlichen die 
in der Implantatbohrung und in unmittelbarer Nähe dazu auftretenden hohen Spannungen 
und die Verteilung der Spannungen auf der lateralen Außenseite des Modells. Das Im-
plantat ist nicht dargestellt.  
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Tab. 10: Maximale Spannung im kortikalen Knochen der klinischen Modelle bei einer Im-
plantatbelastung mit 500 N (Modellabkürzungen s. Tab. 2 und Kapitel 3.1.2). Der mar-
kierte Wert stellt eine Extrapolation dar. 

Modell/Situation 

 

Spannung in der Kortikalis (MPa) 

Km-014-L7 172 

Km-014-L7, Sofortbelastung 723* 

Km-014-L9 117 

Km-025-L7 136 

Km-025-L7, Sofortbelastung 531 

Km-025-L9 101 

 

Tab. 11: Maximale Spannung im kortikalen Knochen der idealisierten Modelle bei einer 
Implantatbelastung mit 500 N. (Modellabkürzungen s. Tab. 3 und Kapitel 3.1.3). 

Modell/Situation 

 

Spannung in der Kortikalis (MPa) 

Im-10mm 102 

Im-10mm, Sofortbelastung 485 

Im-8mm-int-sbe 98 

Im-6mm-int-sbe-am-2000 107 

Im-6mm-int-sbe-am-1500 109 

Im-6mm-int-sbe-am-1000 112 

Im-4mm-int-sbe-am-2000 110 

Im-4mm-int-sbe-am-1500 116 

Im-4mm-int-sbe-am-1000 122 

Im-2mm-lat-sbe-am-2000 338 

Im-2mm-lat-sbe-am-1500 348 

Im-2mm-lat-sbe-am-1000 356 
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4.3 Verzerrung  

 

Die Verzerrung gibt das Verhältnis einer Längenänderung zur Ausgangslänge an und ist 

eine dimensionslose Größe. Der Übersicht halber wird allerdings oft die Einheit Strain 

verwendet, wobei ein Strain 1.000.000 Mikrostrain sind. Ein Strain entspricht einer Län-

genänderung von 100%. Die Verzerrung ist neben der einwirkenden Kraft auch abhängig 

von den Materialeigenschaften eines Gewebes (E-Modul). In den vorliegenden Situatio-

nen sind die Verzerrungen im spongiösen Knochen, dem Augmentationsmaterial und der 

Schneiderschen Membran zu betrachten. Dadurch, dass die in den klinischen Modellen, 

den Modellen der Sofortbelastung und die in dem Modell der lateralen SBE auftretenden 

Verzerrungen teilweise deutlich über den Werten, die in den übrigen idealisierten Model-

len ermittelt werden konnten, lagen, musste für jene Modelle zusätzlich eine andere Ska-

lierung gewählt werden (0 bis 10.000 µstrain, s. Abb. 26a, 27b und 29). 

Die größten Verzerrungen in der Spongiosa bei knöcherner Einheilung des Implantats 

traten in dem Modell Km-014-L7 mit einem Wert von 26.850 µstrain (ausschließliche Im-

plantatbelastung) auf. Die geringsten Verzerrungen in der Spongiosa zeigten sich nach 

interner SBE ohne Einbringen von AM in der Region 014 und einer gewählten Implantat-

länge von 9 mm (8.566 µstrain). Bei Sofortbelastung des Implantats konnten Verzerrun-

gen in der Spongiosa bis zu 63.800 µstrain (Km-025-L7) registriert werden. Generell wie-

sen die Modelle nach Sofortbelastung deutlich höhere Werte auf als nach knöcherner 

Einheilung der Implantate (s. Tab. 12 und 13). 

Die schon bei der Verschiebung und Spannung beschriebene umgekehrte Proportionalität 

zwischen dem E-Modul des AMs und dem betrachteten Parameter bei Osseointegration 

zeigte sich auch bei Beurteilung der Verzerrungswerte in der Spongiosa (s. Tab. 13). Die 

Verzerrungswerte in dem AM des Modells Im-4mm-int-sbe und in der Membran des Mo-

dells Im-6mm-int-sbe weisen dieses Merkmal ebenfalls auf (s. Tab. 13).  

In den klinischen Modellen ließen sich, genau wie bei der Spannung und unabhängig vom 

Belastungszeitpunkt des Implantats, größere Werte in der rechten Kieferhälfte bestim-

men. Sie traten dort im spongiösen Knochen besonders in dem Bereich mesial der Im-

plantatbohrung sowie distal und apikal der Alveole des Zahnes 013 auf (s. Abb. 25, 26a 

und 27). Den Modellen nach knöcherner Einheilung des Implantats gemein ist, dass die 

größten Verzerrungen in der Nähe der Implantatbohrung und/oder in den breiteren 
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Gewindeschnitten der Implantatbohrung auftraten. In den idealisierten Modellen konnten 

jedoch deutlich gleichmäßigere Verzerrungen in den Gewindeschnitten festgestellt wer-

den (s. Abb. 26b, 28 und 29b) als in den klinischen Modellen. Die Angulation der Implan-

tate in diesen Modellen und die demnach in Relation zum Knochen schrägere Krafteinlei-

tung scheint die Erklärung dafür zu sein. Die Verzerrungen nehmen in den idealisierten 

Modellen, mit Ausnahme des Modells mit einer RKH von 2 mm, zudem gleichmäßiger 

nach frontal und dorsal ab und erreichen an den Modellrändern geringere Werte als in 

den klinischen Modellen (s. Abb. 25 bis 29). Dieses Verteilungsmuster lässt sich auch bei 

Sofortbelastung in den klinischen Modellen im Vergleich zu dem idealisierten Modell Im-

10mm feststellen. 

Nach Sofortbelastung der Implantate konnten innerhalb der Gewindeschnitte im spongiö-

sen Knochen darüber hinaus jedoch deutlich mehr Verzerrungen als bei Osseointegration 

der Implantate festgestellt werden, die zudem ungleichmäßiger verteilt auftraten. Dabei 

wurden die größten Verzerrungen an den Kontaktbereichen zwischen der Spanfräsung 

im Knochen und den damit in Verbindung stehenden Anteilen des Implantats ermittelt. 

Außerdem breiteten sich die Verzerrungen deutlicher nach kranial (entsprechend der Be-

lastungsrichtung) aus (s. Abb. 29b) als bei knöcherner Einheilung der Implantate. 

Die von der Implantatbohrung ausgehenden Verzerrungen in der Spongiosa setzten sich 

in Höhe und Verbreitung in dem jeweilig angrenzenden AM und der Schneiderschen 

Membran fort. Die Spanne der Verzerrungen in dem Material (AM oder Eigenknochen) 

zwischen Kieferhöhlenboden und Schneiderscher Membran reicht von 2.217 µstrain nach 

interner SBE ohne zusätzliches Einbringen von AM (Modell Km-025-L9) bis 15.430 µstrain 

nach lateraler SBE mit Einbringen von AM (Modell Im-2mm-lat-sbe-am-1000). 

Es zeigten sich auch in den Augmentationsmaterialien höhere Verzerrungswerte in den 

Gewindeschnitten und demnach mit Entfernung zum Implantat abnehmende Werte. In 

den idealisierten Modellen erfolgte diese Abnahme gleichmäßig, in den klinischen Model-

len wiesen die Augmentationsmaterialien Verzerrungen lediglich im mesialen Anteil auf. 

Dies entspricht den Verteilungen der Verzerrungen in der Spongiosa. 

In der Membran ließen sich nach knöcherner Einheilung der Implantate Verzerrungen von 

1.965 µstrain, nach ausschließlicher Implantation in Regio 025 eines 7 mm langen Im-

plantats bis 15.290 µstrain, nach lateraler SBE in dem Modell Im-2mm-lat-sbe-am-1000 
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ermitteln. Nach Sofortbelastung lagen die maximalen Verzerrungswerte in der Membran 

zwischen 2.398 µstrain und 3.163 µstrain (s. Tab. 12 und 13). 

Nach interner SBE wiesen die, in den idealisierten Modellen medial und lateral des Im-

plantats, entstandenen Falten der Membran erhöhte Verzerrungen auf. In den klinischen 

Modellen zeigte sich diese Verteilung in der mesial des Implantats befindlichen Falte der 

Schneiderschen Membran. Abhängig von der RKH in den idealisierten Modellen erstreck-

ten sich die Verzerrungen in der Membran unterschiedlich weit in Richtung der kranialen 

Modellränder, wobei mit abnehmender RKH die Verzerrungen weiter an die kranialen Mo-

dellränder heran reichten und im Modell Im-4mm-int diese stellenweise erreichten. 

 

 

 

Abb. 25: Verzerrung in der Spongiosa und der Schneiderschen Membran bei axialer Im-
plantatbelastung mit 500 N. Laterale Ansicht des geteilten Modells Km-014-L7. Das Im-
plantat ist ausgeblendet, damit die in der Implantatbohrung auftretenden Verzerrungen 
sichtbar werden. Die Skalierung am rechten Bildrand reicht bis zu einem Wert von 5.000 
µstrain. Den Wert überschreitende Verzerrungen werden dementsprechend grau einge-
färbt. Durch Wahl einer Skalierung bis 7.500 µstrain in Abbildung 26a werden die Verzer-
rungen in diesem Bereich wiedergegeben. Deutlich werden die mesial der Implantatboh-
rung höheren und großflächiger auftretenden Verzerrungen im Vergleich zu den Verzer-
rungen distal der Implantatbohrung.  
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Abb. 26a (oben) und 26b (unten): Schnittbilder der Modelle Km-014-L7 (oben) und Im-
10mm (unten). Die in den Modellen vorkommenden Verzerrungen nach axialer Implantat-
belastung mit 500 N werden farblich dargestellt. Das jeweilige Implantat ist ausgeblendet, 
damit die in der Implantatbohrung auftretenden Verzerrungen sichtbar werden. Die an 
dem oberen rechten Bildrand befindliche Skalierung bis 7.500 µstrain erlaubt die Beurtei-
lung der in Abbildung 25b grau eingefärbten Bereiche. Die größten Verzerrungen in der 
Spongiosa sind gelb eingefärbt. Deutlich werden die mesial der Implantatbohrung höhe-
ren und großflächiger auftretenden Verzerrungen im Vergleich zu den Verzerrungen distal 
der Implantatbohrung. In dem Modell Im-10mm (unten) präsentieren sich die großen Ver-
zerrungen in den breiten Gewindeschnitten der Spongiosa und unmittelbarer Nähe dazu. 
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Abb. 27a (oben) und 27b (unten): Verzerrung in der Spongiosa, der Schneiderschen 
Membran und dem AM bei axialer Implantatbelastung mit 500 N. Laterale Ansicht des auf 
Höhe des Implantats durchgetrennten Modells Km-014-L9 (oben und unten). Die Implan-
tate sind nicht dargestellt, damit die in der jeweiligen Implantatbohrung auftretenden Ver-
zerrungen sichtbar werden. Die Skalierung am oberen rechten Bildrand reicht bis zu ei-
nem Wert von 5.000 µstrain. Den Wert überschreitende Verzerrungen werden dement-
sprechend grau eingefärbt. In der unteren Abbildung ermöglicht die Skalierung bis 7.500 
µstrain die Beurteilung der in der oberen Abbildung grau eingefärbten Bereiche. Die me-
sial der Implantatbohrungen höheren und großflächiger auftretenden Verzerrungen im 
Vergleich zu den Verzerrungen distal der Implantatbohrungen werden deutlich. 
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Abb. 28a (oben) und 28b (unten): Schnittbilder der Modelle Im-8mm-int-sbe (oben) und 
Im-4mm-int-sbe-am-1000 (unten). Die in den Modellen vorkommenden Verzerrungen 
nach axialer Implantatbelastung mit 500 N werden farblich dargestellt. Das jeweilige Im-
plantat ist ausgeblendet, damit die in der Implantatbohrung auftretenden Verzerrungen 
sichtbar werden. Die Skalierungen an den rechten Bildrändern reichen bis zu einem Wert 
von 5.000 µstrain. Den Wert überschreitende Verzerrungen werden dementsprechend 
grau eingefärbt. 
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Abb. 29a (oben) und 29b (unten): Schnittbilder der Modelle Im-2mm-lat-sbe-am-1000 
(oben) und Im-10mm (unten). Die in den Modellen vorkommenden Verzerrungen nach 
axialer Implantatbelastung mit 500 N nach erfolgreicher Osseointegration (Abb. 29a) und 
Sofortbelastung des Implantats (Abb. 29b) werden farblich dargestellt. Die Implantate sind 
ausgeblendet, damit die in den Implantatbohrungen auftretenden Verzerrungen sichtbar 
werden. Die Skalierung an dem oberen rechten Bildrand reicht bis zu einem Wert von 
7.500 µstrain, die der unteren Abbildung bis 10.000 µstrain. Den Wert überschreitende 
Verzerrungen werden grau eingefärbt.  
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Tab. 12: Verzerrung in der Spongiosa, im Augmentationsmaterial (AM) und der Schnei-
derschen Membran in den klinischen Modellen bei einer Implantatbelastung mit 500 N 
(Modellabkürzungen s. Tab. 2 und Kapitel 3.1.2). Die markierten Werte stellen Extrapola-
tionen dar. 

Modell/Situation 

 

Verzerrung in 

der Spongiosa 

(µstrain) 

Verzerrung im 

AM (µstrain) 

Verzerrung in 

der Membran 

(µstrain) 

Km-014-L7 26.850  3.029 

Km-014-L7, Sofortbelastung 42.657*  3.163* 

Km-014-L9 18.940 2.924 3.036 

Km-025-L7 8.566  1.965 

Km-025-L7, Sofortbelastung 63.800  2.398 

Km-025-L9 11.350 2.217 2.053 

 

Tab. 13: Verzerrung in der Spongiosa, im Augmentationsmaterial (AM) und der Schnei-
derschen Membran in den idealisierten Modellen bei einer Implantatbelastung mit 500 N 
(Modellabkürzungen s. Tab. 3 und Kapitel 3.1.3). 

Modell/Situation 

 

Verzerrung in  

der Spongiosa 

(µstrain) 

Verzerrung im 

AM (µstrain) 

Verzerrung in 

der Membran 

(µstrain) 

Im-10mm 10.870  2.164 

Im-10-mm, Sofortbelastung 39.680  3.134 

Im-8mm-int-sbe 10.870 2.973 3.790 

Im-6mm-int-sbe-am-2000  8.992 9.323 3.453 

Im-6mm-int-sbe-am-1500  9.259 3.994 4.072 

Im-6mm-int-sbe-am-1000  9.576 9.822 4.091 

Im-4mm-int-sbe-am-2000 10.390 3.818 5.309 

Im-4mm-int-sbe-am-1500 10.830 4.329 5.329 

Im-4mm-int-sbe-am-1000 11.380 5.010 5.302 

Im-2mm-lat-sbe-am-2000 22.690 14.130 12.270 

Im-2mm-lat-sbe-am-1500 23.690 12.130 13.550 

Im-2mm-lat-sbe-am-1000 24.120 15.430 15.290 
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5. Diskussion 

 

Im Folgenden werden im Rahmen der Diskussion von Material und Methode die FEM und 

Modellerstellung analysiert, die gewonnenen Ergebnisse diskutiert, in die Literatur einge-

ordnet und bewertet sowie klinische Schlussfolgerungen gezogen. 

 

5.1 Material und Methode 

 

5.1.1 Allgemeine Diskussion der FEM 

 

Wie bereits in Kapitel 1.8 beschrieben, ist die FEM eine etablierte Methode zur Simulation 

verschiedener Belastungen in unterschiedlichen Fachbereichen und eignet sich ebenfalls 

sehr gut für die Erforschung der komplexen Belastungssituationen im Mund. Aufgrund der 

Zerlegung eines Modells in eine finite, also endliche, Anzahl von Elementen und dadurch 

erreichbare Vereinfachung einer vielschichtigen Situation, kann die FEM die Realität nicht 

im Gesamten nachstellen und ist daher immer kritisch als eine Näherung an die tatsäch-

liche Situation zu betrachten. Wilhelm bemerkte in ihrer Arbeit über die Biomechanik den-

taler Kurzimplantate, dass sich numerische Ergebnisse teilweise deutlich von den experi-

mentell gewonnenen Ergebnissen unterscheiden (Wilhelm, 2015). Die Forderung nach 

Überprüfung der gewonnenen Ergebnisse durch experimentelle Untersuchungen und Un-

termauerung durch klinische Studien ist daher in Einzelfällen durchaus sinnvoll (Schnei-

der, 2017; Wilhelm, 2015).  

 

5.1.2 Spezielle Modelldiskussion 

 

5.1.2.1 Rahmenbedingungen 

 

Im Sinne einer Vereinfachung der Situationen und einer dadurch ermöglichten Berech-

nung der Belastungen fanden die umgebenden anatomischen Strukturen, wie zum Bei-

spiel die Kiefergelenke, Gingiva, Muskulatur, Gefäße und Nerven, keine Berücksichtigung 

in den Modellen. Ebenfalls unbeachtet blieb die Okklusionsgeometrie der Rest- und Ge-

genbezahnung sowie der prothetischen Versorgung des/-r Patienten/-in. Eine genauere 
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Modellierung würde jedoch bedeuten, dass sich auf eine spezifische Situation beschränkt 

wird, die jegliche Vergleichbarkeit ausschließt. 

Die Wahl einer einzigen Operationsregion, in der die Atrophie, entsprechend dem klini-

schen Kenntnisstand, rückgängig gemacht wurde und in die identische Implantate in glei-

cher Ausrichtung positioniert wurden, ermöglicht demgegenüber den Vergleich der Ergeb-

nisse. Die übereinstimmende Implantatausrichtung in den klinischen Modellen bietet 

diese Möglichkeit ebenso. Damit wird der Forderung von Renouard und Nisand entspro-

chen, die in ihrer 2006 veröffentlichten Übersichtsarbeit über den Einfluss von Implantat-

längen und –durchmessern auf das Implantatüberleben darauf aufmerksam machten, 

dass kurze Implantate in einer schlechteren Knochenqualität nicht verglichen werden soll-

ten mit längeren Implantaten, die in einem Knochen mit einer höheren Dichte und damit 

besseren Qualität inseriert werden. Stattdessen sollten jene in Verhältnis gesetzt werden 

mit der Situation nach Knochenaugmentation und Insertion eines längeren Implantats 

(Renouard und Nisand, 2006). 

 

5.1.2.2 Materialparameter 

 

Da sich in der Literatur nur wenige und stark voneinander abweichende Angaben bezüg-

lich eines E-Moduls für das KEM Bio-Oss®  finden ließen, wurde sich für einen systemati-

schen Vergleich zwischen einem weicheren und einem kompakteren KEM, beziehungs-

weise Aufbaumaterial (E-Moduln von 1.000, 1.500 und 2.000 MPa) entschieden. Dabei 

flossen der von Kwon und Kim errechnete E-Modul von 1.690 MPa für Bio-Oss® sowie der 

für den spongiösen Knochen eingestellte E-Modul in die Wahl der Materialeigenschaften 

für das Augmentations- und Knochenersatzmaterial in der vorliegenden Arbeit mit ein 

(Kwon und Kim, 2006). In der Literatur fand sich außerdem kein Wert für den E-Modul der 

Schneiderschen Membran, sodass der für das parodontale Ligament ermittelte Wert ver-

wendet wurde (50 MPa; Schneider, 2017). Allerdings hat die Membran aufgrund des nied-

rigen E-Moduls nur einen geringen Einfluss auf die Stabilität der Gesamtstruktur. 

Das KEM und AM genau wie die Schneidersche Membran und der kortikale und spongi-

öse Knochen wurden jeweils als abstrakte, homogene Strukturen modelliert, da sich eine 

genauere Modellierung, wie oben bereits beschrieben, auf eine spezifische Situation be-

schränken würde. Zudem ist es derzeit noch nicht möglich, eine Situation im Ganzen 
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realistisch nachzustellen, ohne dass es zu einer erheblich längeren Rechenzeit kommt. 

Diese Begründungen lassen sich auch darauf übertragen, dass der Kortikalis und der 

Schneiderscher Membran eine jeweils einheitliche Dicke zugeschrieben wurden.  

Die Frage, ob bei einer internen SBE überhaupt KEM, beziehungsweise AM, eingebracht 

werden soll, bleibt derzeit noch immer unbeantwortet (Deutsche Gesellschaft für Zahn-, 

Mund- und Kieferheilkunde, 2011). Jensen und Katsuyama beschreiben in ihrem „Treat-

mentguide“ des ITI, dass es in einigen Fällen ausreicht, die Schneidersche Membran an-

zuheben und sich den entstandenen Raum zwischen Membran und Kieferhöhlenboden 

mit einem Koagulum füllen zu lassen. Durch dieses Vorgehen lässt sich ein Knochenzu-

wachs von 2 bis 3 mm erzielen. Bei darüber liegenden benötigten Knochenhöhen emp-

fehlen die Autoren allerdings den Einsatz von Augmentationsmaterial (Jensen und Katsu-

yama, 2012). In dieser Arbeit wurde diese Empfehlung mit Orientierung an die von Sieper 

und Ratschow veröffentlichte Vorlage (s. Tab. 1) aufgegriffen und bei über 2 mm ge-

wünschten Knochenzuwächsen auf das Einbringen von Augmentationsmaterial zurück-

gegriffen. 

 

5.1.2.3 Belastungsparameter 

 

Die gewählte Implantatbelastung mit 500 N stellt, wie in Kapitel 3.3 bereits angesprochen, 

einen hohen Wert im Vergleich zu den physiologisch auftretenden, maximalen Kaukräften 

dar (Kordaß, 2006). In der Region der ersten Molaren treten die größten Kräfte in der 

Mundhöhle auf. Dies begründet sich unter anderem durch die Nähe der dort befindlichen 

Zähne zu den kräftigen Kaumuskeln (M. masseter und M. pterygoideus medialis) und den 

Kiefergelenken. In der Literatur finden sich Werte für die durchschnittliche Kaukraft zwi-

schen 150 und 300 N (Kordaß, 2006; Lehmann et al., 2011). Die maximalen Kaukräfte 

bei Parafunktionen, wie zum Beispiel bei exzessivem Knirschen und Pressen (Bruxis-

mus), liegen allerdings mit durchschnittlich 500 bis 750 N deutlich höher und können in 

Einzelfällen sogar bis zu 1.000 N erreichen (Kordaß, 2006; Nishigawa et al., 2001). Die in 

der vorliegenden Arbeit gewählte Implantatbelastung stellt daher einen Wert dar, der in 

der Regel bei Personen mit Parafunktionen erreicht wird. Zu Vergleichbarkeitszwecken 

der Simulationen untereinander wurde sich dazu entschieden, auch in den Prämolaren-

regionen (014 und 025) diesen Wert zu wählen, wissend, dass die dort auftretenden 
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Kaukräfte in der Realität wahrscheinlich geringer ausfallen werden. In einem Modell führte 

die Implantatbelastung mit 500 N zu einer derartigen Gewebsbelastung, dass die Berech-

nung bei Erreichen einer Kraft von 190 N abbrach (s. Kap. 3.3). Da eine überdurchschnitt-

lich hohe Belastung allerdings den Großteil der Fälle der in der Realität auftretenden 

Kaukräfte einschließt kann sie trotzdem als sinnvoll gewählt bezeichnet werden. 

Die einem Seitenzahn eigene Kaufläche mit ihrem funktionell geprägten Relief ermöglicht 

die im besten Fall optimale Okklusion eines tragenden Höckers in die Fossa des antago-

nistischen Zahns (Kordaß, 2006). Allerdings okkludieren die Zähne während des Kauvor-

gangs nicht nur statisch und passiv in einer reinen kranial-kaudal-gerichteten Bewegung, 

sondern beteiligen sich an der komplexen Steuerung mastikatorischer Funktionen 

(Kordaß, 2006). Während der circa 12 bis 15 Kauzyklen, die dem Schlucken der Nahrung 

vorausgehen, durchläuft der Unterkiefer verschiedenste Bewegungen (Kombinationen 

aus Öffnungs- und Schließbewegungen, Latero- und Mediotrusionen sowie Pro- und Ret-

rusionen). In den letzten Zyklen vor dem Schlucken treten darüber hinaus in 30 bis 90% 

der Fälle Zahnkontakte auf (Kordaß, 2006). Diese Aneinanderreihung von Kauzyklen 

mündet in einem für jeden Menschen individuellen Kaumuster und ist selbst bei nachei-

nander registrierten Kaubewegungen nicht identisch. Dies erschwert die Nachahmung ei-

ner Belastungssituation der Zähne und Implantate im Mund nicht nur, sondern würde die 

Vergleichbarkeit zu anderen Belastungssituationen ausschließen. Daher wurden in der 

vorliegenden Arbeit vergleichbare Vereinfachungen im Sinne einer rein axialen Implantat-

belastung gewählt. 

Neben der Krafthöhe und -richtung spielen jedoch auch die Kraftdauer und der Zeitpunkt 

der Implantatbelastung eine entscheidende Rolle für das biomechanische Verhalten, und 

letztendlich für den Erfolg, eines Implantats (Strub et al., 2011a). Der Definition der 

Osseointegration entsprechend, simulierte man im Rahmen dieser Arbeit eine verzögerte 

Belastung des Implantats, bei der sich die Implantatoberfläche in direktem, funktionellen 

und strukturellen, Verbund zu dem Knochen befindet (Brånemark et al., 1985). Im klini-

schen Alltag entspricht dies einem Stadium einer Einheilung in der Maxilla nach ungefähr 

sechs bis acht Monaten (Esposito et al., 2013).  

Unter der sogenannten Sofortbelastung wird die Eingliederung der Suprakonstruktion in-

nerhalb der ersten Woche nach der Implantation und die damit unmittelbar erfolgende 

Belastung der Implantate verstanden (Deutsche Gesellschaft für Implantologie, 2014). 
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Dabei besteht bei Überbelastung des Implantats in Form von Mikrobewegungen innerhalb 

der Einheilungsphase die Gefahr des Ausbleibens einer knöchernen Einheilung und des 

bindegewebigen Einschlusses des Implantats (Strub et al., 2011a; Szmukler-Moncler et 

al., 2000). Bis zur Einführung des „Brånemark-Protokolls“ 1977 war die Sofortbelastung 

weit verbreitet. Grundlage dessen war die Ansicht, dass unmittelbare Knochenstimulation 

den Verlust krestalen Knochens verhindern würde (Szmukler-Moncler et al., 2000).  

Im Sinne der Patienten wird heutzutage oft versucht, den Zeitraum der Einheilungsphase 

zu verkürzen. Durch verbesserte Implantatoberflächen, eine sorgfältige Patientenselek-

tion und hohe Erfahrung des Operateurs ließen sich laut Esposito et al. das Risiko des 

Implantatverlustes minimieren, wobei die Primärstabilität des Implantats der wichtigste 

Faktor für eine erfolgreiche Osseointegration darstelle (Esposito et al., 2013).  Für die 

Primärstabilität des Implantats entscheidend sind die Knochenqualität und -quantität. Der 

primäre Kontakt zwischen Knochen und Implantat ist bei einem dichteren Knochen dem-

entsprechend größer als bei einem Knochen niedrigerer Qualität und führt zu einer höhe-

ren Primärstabilität und Überlebensrate des Implantats (Aktas, 2012). Dies sollte insbe-

sondere bei Insertionen von Implantaten in den maxillären Knochen berücksichtigt wer-

den, da dort aufgrund der überwiegend spongiösen Knochensubstanz von vornherein 

eine ungünstigere Voraussetzung für das Implantatüberleben herrscht.  

Szmukler-Moncler et al. betonen darüber hinaus, dass die Sofortbelastung per se nicht 

verantwortlich sei für eine bindegewebige Einheilung des Implantats, sondern dass viel-

mehr das Ausmaß der Mikrobewegungen verantwortlich seien für die Knochenreparation. 

Mikrobewegungen zwischen 50 µm und 150 µm scheinen die erfolgreiche Osseointegra-

tion eines Implantats nicht zu stören (Szmukler-Moncler et al., 2000). 

Diskutiert werden muss in besonderem Maße die Sofortbelastung längenreduzierter Im-

plantate. Während beispielsweise Anitua in seinem 2017 veröffentlichten Review der So-

fortbelastung eines im maxillären Knochen inserierten Implantats keinen negativen Ein-

fluss auf das Implantatüberleben und den Verlust periimplantären Knochens zuschreibt, 

äußern sich andere Autoren zwar vorsichtiger aber dennoch ähnlich positiv (Anitua, 2017). 

Alvira-González et al. erachten die Sofortbelastung kurzer Implantate als geeignete Be-

handlungsalternative bei Freiendsituationen und starker Knochenresorption, besonders, 

wenn sie mit längeren Implantaten verblockt werden (Alvira-González et al., 2015). Ein 

positives Fazit ziehen ebenfalls Ayna et al. und Degidi et al., berichten allerdings auch 
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von einem erhöhten marginalen Knochenverlust bei Sofortbelastung kurzer Implantate 

(Ayna et al., 2019; Degidi et al., 2007). Beachtenswert ist in dem Zusammenhang, dass 

bisher keine Leitlinie verfügbar ist, die in der Einschätzung der Sofortbelastung kurzer 

Implantate richtungweisend ist. Dies mag daran liegen, dass bisher keine langfristigen 

Studien den Vor- oder Nachteil dieses Verfahrens belegen können. Dies führt zu der For-

derung, dass man die positiven Äußerungen zum Implantatüberleben nach Sofortimplan-

tation vorsichtig und kritisch betrachten sollte (Esposito et al., 2013). 

 

5.2 Diskussion der Ergebnisse 

 

Bei Betrachtung der Ergebnisse zeigen sich viele Gemeinsamkeiten innerhalb der Mo-

delle nach Osseointegration und nach Sofortbelastung, aber auch einige Unterschiede. 

Die Simulationen weisen ähnliche Größenverhältnisse der Maximalwerte für die Verschie-

bung des Implantats, die Spannung in der Kortikalis und für die Verzerrung im spongiösen 

Knochen, Augmentationsmaterial und der Schneiderschen Membran auf. Auffällig sind 

jedoch die klinischen Modelle der rechten Kieferhälfte und insbesondere die Situation 

nach Belastung des 7 mm langen Implantats. Es konnten dort die höchsten Maximalwerte 

in der Gruppe der klinischen Modelle in den Parametern Implantatverschiebung, Span-

nung im kortikalen Knochen und Verzerrung in der Spongiosa ermittelt werden. Der Wert 

für die maximale Spannung im kortikalen Knochen bei Osseointegration des Implantats 

liegt beispielsweise mit 172 MPa 20% über dem Wert der Gegenseite (Km-025-L7) und 

40% über dem Maximalwert nach ausschließlicher Implantation eines 9 mm langen Im-

plantats in Regio 016. Noch größer fallen die Unterschiede der Maximalwerte für die Ver-

zerrungen im spongiösen Knochen aus. Für das klinische Modell der rechten Seite liegen 

die Maximalwerte nach Osseointegration des Implantats 60% über den Werten, die in den 

beiden anderen Modellen nach ausschließlicher Implantatbelastung festgestellt werden 

konnten. Bei Betrachtung der Verzerrungsverteilung im Knochen der klinischen Modelle 

der rechten Kieferhälfte fällt auf, dass sich die Verzerrungen im Bereich mesial und apikal 

der Implantatbohrung sowie distal und apikal der Alveole des Zahnes 013 konzentrieren. 

Da diese Verteilung in dem Ausmaß ausschließlich in diesen Modellen auftritt, lässt sich 

daraus schließen, dass die leere Alveole mesial der Implantatbohrung Ursache dieser 

Feststellungen ist. Bei einem gleichmäßig dicken, das Implantat umgebenden Knochen 



73 
 

findet demnach eine ausgeglichenere Kraftverteilung und somit Vermeidung von Verzer-

rungs- und Spannungsspitzen im Knochen statt. Dies kann auch in dem idealisierten Mo-

dell mit einer RKH von 2 mm beobachtet werden. Dort ist medial des Implantats eine 

geringere Knochenschicht vorhanden als lateral. Klinisch sollte die Auswirkung einer Im-

plantatbelastung auf eine benachbarte Alveole berücksichtigt werden. Sie kann durch die 

hohen Spannungs- und Verzerrungswerte im Knochen durchaus negativ im Heilungspro-

zess beeinflusst werden. 

Generell werden die umgebenden anatomischen Strukturen jedoch unabhängig von einer 

vorherigen zusätzlichen Operationsmethode (interne oder laterale SBE), weitreichend be-

ansprucht. Da die Modelle eine Größe von ungefähr 2 cm x 2 cm x 2,5 cm haben und die 

Spannungen sich bis an die Modellgrenzen hin verteilen, kann davon ausgegangen wer-

den, dass in der Realität durchaus eine Verteilung auf die ferneren Strukturen stattfinden 

würde. 

Bei Unterscheidung der Belastungssituationen ohne das zusätzliche Einbringen von Aug-

mentationsmaterial im Rahmen einer internen SBE von den Situationen mit Einbringen 

von Augmentationsmaterial bei gleichzeitig erfolgreicher Osseointegration des Implantats 

zeigt sich, dass abhängig vom Volumen des Materials zwischen Schneiderscher Memb-

ran und Kieferhöhlenboden die Verzerrungen (bei gleichem Einheilungsstadium) unter-

schiedlich hoch ausfallen. Während die Verzerrungswerte in dem „neu gebildeten“ Kno-

chen der klinischen Modelle und dem idealisierten Modell mit einer Alveolarfortsatzhöhe 

von 8 mm zwischen 2.217 und 2.973 µstrain liegen, erreichen sie in den idealisierten Mo-

dellen mit den Restknochenhöhen von 4 mm und 6 mm Werte von 3.994 µstrain und 4.329 

µstrain. Bei einem weniger weit eingeheilten AM steigen die Verzerrungswerte deutlich 

an. Allerdings kann im Umkehrschluss nicht davon ausgegangen werden, dass eine fort-

schreitende Einheilung gleichbedeutend ist mit einer Verringerung der Verzerrungen im 

AM. In dem AM (E-Modul 2.000 MPa) des idealisierten Modells mit einer Alveolarfortsatz-

höhe von 6 mm steigen die Maximalwerte mit 9.323 µstrain außergewöhnlich hoch an. 

Bei Beurteilung der Implantatverschiebungen lässt sich eine umgekehrte Proportionalität 

zwischen der RKH und der maximal möglichen Implantatverschiebung nach einer Belas-

tung mit 500 N erkennen, wobei die Verschiebung mit zunehmender Alveolarfortsatzhöhe 

abnimmt, das Implantat also weniger weit bewegt wird. Die RKH und die maximal mess-

baren Spannungen in der Kortikalis verhalten sich hingegen nicht stringent umgekehrt 
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proportional zueinander. Allerdings konnten höhere Maximalspannungen in den idealisier-

ten Modellen mit einer RKH von 2 mm, 4 mm und 6 mm (E-Modul des AM jeweils 1.500 

MPa) im Vergleich zu den Modellen mit einer RKH von 8 mm und 10 mm gemessen wer-

den. Bei den Maximalwerten der Verzerrung im spongiösen Knochen zeichnet sich kein 

eindeutiges Verhältnismuster ab.  

Der Vergleich zwischen der biomechanischen Belastung der beteiligten Strukturen nach 

interner und lateraler SBE zeigen einige Auffälligkeiten. Die Spannungswerte im kortika-

len Knochen des Modells mit einer RKH von 2 mm liegen im Schnitt dreimal höher als in 

den Modellen mit einer RKH von 4 mm und 6 mm. Ebenso verhält es sich bei Betrachtung 

der Verzerrungswerte in der Spongiosa (im Schnitt um das zwei- bis 2,5-fache erhöht). 

Die maximale Implantatverschiebung des Modells nach lateraler SBE reiht sich hingehen 

linear in die Werte der Modelle nach interner SBE ein.  

Auffällig sind zudem die, wie oben bereits angesprochen, ungleichmäßigen Verteilungen 

der Verschiebungen im Modell. Dies lässt sich durch die Angulation und schrägere Belas-

tung des Implantats im Verhältnis zum umgebenden Knochen erklären. 

Dadurch, dass das eingebrachte AM zudem keine einheitliche Dicke besitzt, treten im AM 

ebenfalls ungleichmäßigere Verzerrungen auf als in den AM der Modelle nach interner 

SBE. 

Die Erstellung der klinischen Modelle ermöglicht den direkten Vergleich zwischen der Be-

lastungssituation eines 7 mm langen und eines 9 mm langen Implantats bei gleicher Rest-

knochenhöhe. Dabei zeigen die kurzen Implantate in allen betrachteten Parametern hö-

here Werte als die längeren Implantate. Die bereits angesprochenen, auffällig hohen 

Werte und deren besondere Verteilung in den Modellen der rechten Kieferhälfte verdeut-

lichen, wie wichtig eine gleichmäßige, qualitativ hochwertige, das Implantat umgebende 

Knochenschicht für das Vermeiden von Spannungs- und Verzerrungsspitzen ist. Dabei 

scheinen die Umstände kürzeres Implantat und benachbarte leere Alveole in dem klini-

schen Modell dieser Kieferhälfte gemeinsam eine deutliche Zunahme der Verschiebungs-

, Spannungs- und Verzerrungswerte zu bewirken.  

Allen Modellen gemein ist, dass die größten Verzerrungen in der Nähe der Implantatboh-

rung und/oder in den breiten Gewindeschnitten der Implantat-Bohrung auftraten. Die ide-

alisierten Modelle weisen jedoch deutlich gleichmäßigere Verteilungen der Verzerrungen 

in der Implantatbohrung auf, als die klinischen Modelle. Dies mag an der im Vergleich zum 
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umgebenden Knochen angulierten Position der Implantate in den klinischen Modellen und 

der demnach schrägeren Krafteinleitung in den Knochen liegen. Diese Erkenntnisse zei-

gen, dass die Implantatgeometrie einen großen Einfluss auf das biomechanische Verhal-

ten des Implantats hat. 

Nach Sofortbelastung der Implantate zeigen sich deutliche Unterschiede in der biomecha-

nischen Belastung der periimplantären Gewebe im Vergleich zu einer verzögerten Belas-

tung nach Osseointegration. Allgemein gilt, dass die Parameter Implantatverschiebung, 

Spannung im kortikalen Knochen und Verzerrung in der Spongiosa deutlich höher liegen 

als die Werte bei verzögerter Belastung. Die Werte nach Sofortbelastung der kurzen Im-

plantate sind darüber hinaus deutlich höher als die der längeren Implantate. Die Implan-

tate erfahren im noch nicht eingeheilten Stadium nach axialer Krafteinleitung sowohl eine 

apikal gerichtete Rotation in den Gewindeschnitten des Knochens als auch eine kraniale 

Längsverschiebung. Die Implantate gleiten entlang der Implantatbohrungen also tiefer in 

den Knochen hinein. 

Die Lokalisationen der in der Kortikalis auftretenden Spannungen ähneln denen bei ver-

zögerter Implantatbelastung. Die Verteilung ist allerdings deutlich ungleichmäßiger. 

Ebenso verhält es sich bei der Verzerrung in der Spongiosa. Während sie sich bei der 

verzögerten Belastung vor allem in den breiten Gewindeschnitten und in unmittelbarer 

Nähe dazu zeigen, treten sie bei Sofortbelastung zusätzlich kranial der Gewindeschnitte 

und Implantatspitze auf. Zudem bilden sich Verzerrungsspitzen im Kontaktbereich zwi-

schen der Spanfräsung des Implantats im Knochen und der jeweiligen Implantatanteile.  

 

5.3 Einordnung der Ergebnisse in die Literatur 

 

5.3.1 Die Knochenbelastung 

 

In seiner 2003 veröffentlichten Überarbeitung der Mechanostat-Hypothese, die die Adap-

tation des Knochens auf mechanische Reize beschreibt, definiert Frost Grenzwerte für 

die Be- und Überlastung lasttragender Knochen von Wirbeltieren (Frost, 2003). Grundlage 

seiner Hypothese ist das 1892 von Wolff verfasste „Gesetz der Transformation der Kno-

chen“, in dem dieser beschreibt, dass Knochen sich unter Belastung in seiner Form und 

Funktion anpasst und bei dauerhafter Entlastung degeneriert (Wolff, 1892). 
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Dieser Ansicht fügt Frost den Grenzwert von 1 bis 2 MPa, beziehungsweise 50 bis 100 

µstrain, zu. Unterhalb dieser Werte findet demnach kein „Remodelling“ des Knochens 

statt und es kommt zu einer Atrophie. Den Bereich des Knochenumbaus definiert Frost 

zwischen 2 und 20 MPa oder 1.000 bis 1.500 µstrain. Oberhalb von circa 20 MPa und bis 

60 MPa, beziehungsweise 3.000 µstrain, kommt es zu einer „milden“ Überlastung des 

Knochens, in denen sich Mikroläsionen im Knochen akkumulieren können und eine Spon-

tanfraktur begünstigen. Bei einer Belastung des Knochens mit ungefähr 120 MPa oder 

25.000 µstrain ist seine Dehngrenze erreicht und der Knochen frakturiert (Frost, 2003).  

Wenn die in Kapitel 4 dargestellten Ergebnisse in die von Frost definierten Bereiche der 

Be- und Überlastung des Knochens eingeordnet werden, zeigt sich, dass alle Werte für 

die Spannung im kortikalen Knochen oberhalb des Bereiches liegen, in denen ein „Remo-

delling“ des Knochens stattfindet. Diese Überbelastung des Knochens würde dement-

sprechend zu Mikroläsionen führen und Spontanfrakturen fördern. In drei Modellen bei 

Osseointegration der Implantate und allen Modellen nach Sofortbelastung der Implantate 

treten darüber hinaus Spannungen über 120 MPa auf. In diesen müsste laut der zugrunde 

gelegten Definition eine Fraktur in der Kortikalis erfolgen. Die gemessenen Verzerrungen 

in der Spongiosa lassen sich bis auf einen Wert in den Bereich der pathologischen Kno-

chenbelastung (3.000 bis 25.000 µstrain) einordnen. Mit dem Wert von 26.850 µstrain in 

einem Modell bei Osseointegration der Implantate und allen Modellen nach Sofortbelas-

tung liegen die dort errechneten Verzerrungen nicht nur deutlich oberhalb der ansonsten 

notierten Verzerrungen, sondern in einem Bereich, der eine Fraktur des Knochens bedeu-

ten würde.  

In ihrer 2009 veröffentlichten Finite-Elemente-Studie über die Lastverteilung am Implan-

tathals von Feingewindeimplantaten untersuchten Rahimi et al. ebenfalls die nach Implan-

tatbelastung im periimplantären Knochen errechneten Parameter Implantatverschiebung, 

Verzerrung im spongiösen Knochen und Spannung in der Kortikalis (Rahimi et al., 2009). 

Dabei wählten sie unter anderem ein 11 mm langes tioLogic®-Implantat, das nach Sofor-

timplantation mit 300 N in Achsrichtung belastet wurde. Die ermittelten Werte lagen dabei 

jedoch in allen betrachteten Parametern deutlich niedriger als die in der vorliegenden Ar-

beit festgestellten Werte. Aufgrund der unterschiedlichen Studiengestaltung in Hinblick 

auf die Implantatlänge, den Implantatdurchmesser, die Dicke des kortikalen Knochens, 

den Belastungszeitpunkt und die Höhe des Kaudrucks können die Werte nicht direkt mit 
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denen in dieser Arbeit gewonnenen verglichen werden. Die Spannungen in der Kortikalis 

und die Verzerrungen im spongiösen Knochen zeigten allerdings ein gleiches Verteilungs-

muster. Die Autoren wiesen zudem den Einfluss der Implantatgeometrie auf die Belastung 

des periimplantären Gewebes nach (Rahimi et al., 2009). 

 

5.3.2 Die Implantatlänge 

 

Numerische Untersuchungen über das biomechanische Verhalten von (Kurz-) Implanta-

ten liefern hilfreiche Ergänzungen für die Bewertung von Kurzimplantaten. Bourauel et al. 

kamen 2012 in ihrer Studie über das biomechanische Verhalten von Mini- und Kurzim-

plantaten zu dem Schluss, dass die Knochenbelastung bei Einsatz von Kurzimplantaten 

im Vergleich zu Implantaten mit Standardlängen höher ausfällt (Bourauel et al., 2012). 

Dies deckt sich mit den Ergebnissen der vorliegenden Arbeit. Die Kurzimplantate (Länge 

von 7 mm) verursachten höhere Spannungen im kortikalen Knochen als längere Implan-

tate (9 mm). Darüber hinaus traten im umgebenden spongiösen Knochen hohe Verzer-

rungen auf. Langfristig können sowohl die hohen Spannungen als auch Verzerrungen zu 

einem verstärkten marginalen Knochenverlust führen, der den Erfolg der Behandlung ge-

fährden kann.  

Einige Autoren stellen die Kurzimplantate aufgrund der vor allem in der jüngeren Ge-

schichte notierten hohen Überlebensraten mit den längeren Implantaten gleich und sehen 

sie als geeignete Alternative zu Knochenaugmentationen und Insertion längerer Implan-

tate (Kotsovilis et al., 2009; Thoma et al., 2018). Unbestritten ist, dass die Insertion von 

Kurzimplantaten eine reizvolle Lösung für die Fälle ist, in denen keine Knochenaugmen-

tationen durchführbar sind. Den Kurzimplantaten wird jedoch vielfach eine höhere Varia-

bilität und größere Unberechenbarkeit in Bezug auf ihre Überlebensraten nachgesagt (Pa-

paspyridakos et al., 2018). Daher fordern einige Autoren die bisher vorliegenden Ergeb-

nisse mit Vorsicht zu behandeln und weitere klinische Studien mit längeren Beobach-

tungszeiträumen abzuwarten (Annibali et al., 2011; Lemos et al., 2016). 
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5.4 Bewertung und klinische Schlussfolgerungen 

 

Die vorliegende Arbeit zeigt, dass Kurzimplantate den Knochen aus biomechanischer 

Sicht stärker belasten als Standardimplantate in der gleichen Operationsregion in Kombi-

nation mit einer internen Sinusbodenelevation. Dabei spielen neben der Knochenquantität 

auch die Knochenqualität und Implantatgeometrie eine überaus wichtige Rolle.   

In der klinischen Anwendung könnten eine Erhöhung der Anzahl gesetzter Kurzimplantate 

und/oder eine Verblockung von Implantaten unterschiedlicher Längen Möglichkeiten sein, 

die Knochenbelastungen zu reduzieren. 

Die Restknochenhöhe in der Implantationsregion hat direkten Einfluss auf die Spannungs- 

und Verzerrungswerte sowie die Implantabeweglichkeit im Knochen. Bei größerem Kno-

chenangebot reduziert sich die Belastung im Knochen deutlich. Je nach Restknochen-

höhe bestehen die Optionen eine Sinusbodenelevation über einen internen oder einen 

lateralen Weg durchzuführen. Die Ergebnisse der internen SBE zeigen, dass bei Zu-

nahme des Volumens des eingebrachten Augmentationsmaterials die Verzerrungen in 

diesem zunehmen. Eine zweizeitige Vorgehensweise, bei der ein eingebrachtes Augmen-

tationsmaterial zunächst einheilt und die Implantatinsertion in einem Folgeeingriff stattfin-

det, könnte demnach zu einer Reduktion der Belastung im Gewebe beitragen und die 

Implantateinheilung positiv beeinflussen. Dies gilt ebenso für die laterale SBE, bei der 

unter Umständen noch größere Materialvolumina eingebracht werden.  

Bei Sofortbelastung der Implantate traten deutlich höhere und ungleichmäßig verteilte 

Spannungen und Verzerrungen sowie Implantatverschiebungen im Knochen auf. Da Mik-

robewegungen über 150 µm eine bindegewebige und damit erfolglose Implantation zur 

Folge haben können, sollte besonders in der Maxilla mit ihrer spongiösen Knochensub-

stanz den Implantaten eine ausreichende Einheilungszeit gegeben werden. Bei nach 

Zahnverlust verminderter Qualität des Knochens und eventuell gleichzeitig auftretender, 

altersbedingter Involution dessen sollte ebenfalls eine verzögerte Implantatbelastung an-

gestrebt werden. 

Die in der vorliegenden Arbeit gewählte Implantatbelastung in Höhe von 500 N ist ver-

gleichbar mit den Kräften in der Mundhöhle eines Patienten mit Bruxismus. In fast allen 

Modellen liegen die Knochenbelastungen in einem pathologischen Bereich. In der klini-

schen Anwendung sollte deshalb besonders bei diesen Patienten auf eine ausreichende 
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Anzahl von Implantaten, mögliche Verblockung, nächtliche Aufbissschiene und ausrei-

chende Einheilungszeit geachtet werden. Die Sofortbelastung eines Kurzimplantats ist bei 

dieser Patientengruppe als kontraindiziert anzusehen. Eine vorherige Behandlung der 

kraniomandibulären Dysfunktion erhöht den Erfolg der nachfolgenden Versorgung. Die 

Patienten sollten aufgrund des ungünstigeren biomechanischen Verhaltens der Kurzim-

plantate über die damit in Verbindung stehenden Risiken aufgeklärt werden. Diese Auf-

klärung schließt selbstverständlich alle übrigen Patienten ein, die nicht unter kranio-

mandibulären Dysfunktionen oder anderen Pathologien leiden. Der Einsatz von Kurzim-

plantaten sollte bei ihnen allerdings mit höheren Erfolgsaussichten zu erwarten sein.  
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6. Zusammenfassung 

 

Ziel dieser Arbeit war es, mithilfe der Finite-Elemente-Methode das biomechanische Ver-

halten eines im Oberkieferknochen inserierten Implantats bei axialer Belastung zu analy-

sieren. Dafür wurden ausgehend von einer digitalen Volumentomographie eines/-r Pati-

enten/-in neun Oberkieferteilmodelle erstellt, in die jeweils ein Implantat inseriert wurde. 

Die Wahl unterschiedlicher Knochenhöhen, Operationsregionen, Augmentationsverfah-

ren, Implantatlängen und Einheilungsstadien ermöglichte es, vergleichbare Situationen zu 

erstellen, in denen eine sofortige oder verzögerte ausschließliche Implantatbelastung, 

eine Implantatbelastung nach interner Sinusbodenelevation (mit oder ohne Einbringen 

von Augmentationsmaterial) und eine Implantatbelastung nach lateraler Sinusbodenele-

vation simuliert werden konnten. Die axiale Implantatbelastung erfolgte linear mit einer 

Kraft von 500 N, die über einen konstruierten, auf Höhe der Implantatschulter befindlichen 

Mittelknoten und starre Verbindungselemente auf alle Knoten der Implantatschulterober-

fläche übertragen wurde.  

Die gewonnenen Ergebnisse wurden mittels farblicher Visualisierung zum Zeitpunkt der 

maximalen Belastung wiedergegeben und konnten so untereinander verglichen werden. 

Dabei zeigte sich, dass bei einer Krafteinleitung von 500 N in den Knochen dieser in allen 

Situationen im pathologischen Maß überbelastet wurde. Die Spannungen betrugen zwi-

schen 98 MPa und 723 MPa. Die Verzerrungen reichten von 8.566 µstrain bis 63.800 

µstrain. Darüber hinaus belasteten Kurzimplantate den Knochen aus biomechanischer 

Sicht stärker als Standardimplantate in der gleichen Operationsregion in Kombination mit 

einer internen Sinusbodenelevation. Die Spannungen im kortikalen Knochen betrugen 

beispielsweise in dem klinischen Modell der linken Kieferhälfte nach Implantatbelastung 

des 9 mm langen Implantats 101 MPa, wobei eine Implantatverschiebung von 28,9 µm 

berechnet wurde. Bei Verwendung des 7 mm langen Implantats wurden Spannungen bis 

136 MPa und eine Implantatverschiebung von 29,7 µm festgestellt. Dies hebt die Bedeu-

tung eines vorsichtigen Einsatzes von Kurzimplantaten bei unter Bruxismus leidenden 

Patienten hervor. Die Sofortbelastung eines Implantats erhöht die Belastung der periim-

plantären Gewebe im Vergleich zu einer verzögerten Implantatbelastung nach Osseoin-

tegration deutlich und sollte, soweit möglich, im Oberkiefer und besonders bei Bruxismus-

Patienten vermieden werden, um eine komplikationslose Einheilung des Implantats 
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gewährleisten zu können. Eine zweizeitige Vorgehensweise im Rahmen einer umfangrei-

chen internen und lateralen Sinusbodenelevation ermöglicht eine Reduktion der Span-

nungs- und Verzerrungswerte im umgebenden Knochen und bietet den Vorteil, eine opti-

male Implantatpositionierung im Folgeeingriff erreichen zu können.  

Die Ergebnisse der biomechanischen Eigenschaften dentaler Implantate, die mithilfe der 

Finite-Elemente-Analyse gewonnen wurden, zeigen, dass die Knochenquantität, -qualität, 

Implantatlänge, -geometrie und der Belastungszeitpunkt eines Implantats großen Einfluss 

auf das biomechanische Verhalten eines Implantats und die Belastung der periimplantä-

ren Gewebe haben. Dabei hilft die Finite-Elemente-Analyse zum Verständnis des Implan-

tatverhaltens in der klinischen Anwendung beizutragen. 
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