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1. Einleitung

Nach ihrer wissenschaftlichen Anerkennung 1982 durch die Deutsche Gesellschaft fur
Zahn-, Mund- und Kieferheilkunde und die inzwischen verfiigbaren 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 Lebensqualitat der Patienten (Strub et al.

2011a). In der Maxilla erschweren die Pneumatisation der Kieferhdhle, die Atrophie der
Alveolarfortsatze und die spongidése Knochensubstanz die Insertion und das langfristige
Uberleben von Implantaten, wodurch ihre Verweildauer denen in der Mandibula unterle-
gen ist (Cramer, 2007; Telleman et al., 2011).

Seit ihrer Erwéhnung Ende der 1970er, beziehungsweise in den 1990er Jahren, ermdgli-
chen die laterale und interne Sinusbodenelevation eine Implantatinsertion mit Standard-
langen. Sie sind vielfach beschriebene und anerkannte Verfahren, die trotz der genannten
ungunstigen Voraussetzungen hohe Erfolgsquoten verzeichnen (Martini, 2001; Sieper
und Ratschow, 2014; Thoma et al., 2017).

Wenn die Insertion eines Implantats mit Standardlangen allerdings grof3e Risiken birgt
oder nicht méglich ist, kbnnen Kurzimplantate eine vielversprechende Alternative zu den
umfang- und risikoreicheren Sinusbodenelevationen darstellen. Sie schiitzen dartber 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 Uberlebensraten der Kurzimplantate noch immer kontrovers disku-
tiert. Ihnen wird vielfach eine héhere Variabilitat und gréRere Unberechenbarkeit in Bezug
auf ihre Lebensdauer nachgesagt. Wahrend einige Autoren die Kurzimplantate mit Stan-
dardimplantaten gleichsetzen, fordern viele, klinische Studien mit langeren Beobach-
tungszeitraumen unter standardisierten Bedingungen abzuwarten, bevor eine Behand-
lungsempfehlung ausgesprochen werden kann (Jung et al., 2018; Papaspyridakos et al.,
2018).

Neben klinischen und experimentellen Studien ermdglicht die numerische Analyse mithilfe
der Finite-Elemente-Methode die biomechanischen Eigenschaften von Implantaten zu un-
tersuchen und so zum Verstandnis ihres Verhaltens in der klinischen Anwendung beizu-

tragen.



1.1 Anatomie und Physiologie der Maxilla

Im Folgenden werden die Grundlagen der Anatomie des Oberkiefers kurz dargestellt.
Die Maxilla zahlt als einer von insgesamt zwolf Knochen zum sogenannten Viscerocra-
nium und ist damit Teil der knéchernen Grundlage des Gesichtes (Benninghoff und
Drenckhahn, 2014; Schiinke et al., 2012). Der paarig angelegte Oberkieferknochen steht,
aufgrund seiner zentralen Position im Mittelgesicht, mit allen Gbrigen Knochen des Ge-
sichtsschadels, 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 Nasenhohle, des kndchernen 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 Fortsatze: Processus fron-
talis, palatinus, zygomaticus et alveolaris (Rosenbauer et al., 1998).

Der stark pneumatisierte Corpus beherbergt die grofdte der vier Nasennebenhéhlen, den
Sinus maxillaris (s.u.), wodurch eine Gewichtsreduktion des Knochens erzielt wird (Ro-
senbauer et al., 1998; Schiinke et al., 2012). Unterstitzt wird diese Leichtbauweise des
Oberkiefers durch eine vorwiegend spongiose Knochensubstanz, wobei der Processus
alveolaris als breiter spongioser Rand der Kaudruckaufnahme dient (Watzek et al., 2009).
Der Kaudruck wird Uber sogenannte Trajektorien abgefangen (Rosenbauer et al., 1998).
Diese Strebepfeiler des Schadels stellen Verdickungen der Knochensubstanz im Bereich
des Gesichtsschadels dar. Sie haben sich als Reaktion auf mechanische Belastung im
Bereich der Hauptkraftlinien entwickelt. Dadurch wird ein mechanisches ,Gegenstuck® zu
den pneumatisierten Nasennebenhdhlen geschaffen (Schinke et al., 2012).

Die durchschnittliche Hohe 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 Hochstwert 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-
ferh6hle (Ulm et al., 1995).



1.2 Physiologische und pathologische Knochenbelastung

Als lebendes Organ steht Knochen in standiger Wechselwirkung mit seiner Umgebung
und schitzt sich durch einen lebenslangen, kontinuierlichen Umbau (,Remodelling“) vor
Materialermidung, repariert Mikrosch&den, passt sich funktionell an Veranderungen der
mechanischen Belastung an und halt verfligbares Kalzium bereit (Berberi et al., 2014;
Lallmann-Rauch und Paulsen, 2012; Watzek et al., 2009). Dieser Auf- und Abbau wird
durch die Knochenzellen, Osteoblasten und Osteoklasten, zeitlich und raumlich koordi-
niert organisiert. Die mechanische Beanspruchung des Knochens stellt dabei eines der
wichtigsten Regulative fur eine ausgeglichene Umbaubilanz dar (Lullmann-Rauch und
Paulsen, 2012).

Im Desmodontalspalt des Zahnhalteapparates befinden sich die kollagenen dentoalveo-
laren Fasern, die, in Bundeln verlaufend, den Zahn im Alveolarfach aufh&dngen. Durch
ihren schragen Verlauf im Desmodontalspalt, entsprechend ihrer funktionellen Beanspru-
chung, werden okklusal auf den Zahn auftreffende Kaukréfte nicht als Druck, sondern als
Zug auf den umgebenden Kieferknochen tbertragen. Diese Zugbelastung stellt den funk-
tionellen Reiz dar, welcher zu einer Verstarkung der Alveoleninnenkortikalis, Zementap-
position, Vermehrung der kollagenen Fasern und funktionellen Ausrichtung der Spon-
giosabalkchen fuhrt (Lehmann et al., 2011). Durch den Verlust der Zahne geht diese pri-
mare funktionelle Aufgabe des Alveolarfortsatzes verloren und es resultiert ein konseku-
tiver Knochenschwund, den man als unphysiologische Belastung des Knochens der oben
genannten physiologischen gegenuberstellen kann (Riediger, 2009). Ein schleimhautge-
tragener Zahnersatz beschleunigt jenen Vorgang durch eine direkte, flachige Druckbelas-
tung zusatzlich. Neben der Abnahme der Knochenhéhe 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 Aktivitat gekennzeichnet ist.



1.2.1 Die Alveolarfortsatzatrophie

Laut einer Klassifikation von Cawood und Howell aus dem Jahr 1988 lasst sich die patho-
physiologische Knochenresorption im zahnlosen Unter- und Oberkiefer in sechs Klassen
einteilen, wobei die Knochenresorption festen Gesetzmalligkeiten folgt (Cawood und
Howell, 1988). Unter anderem findet demnach die Alveolarfortsatzresorption sowohl in
horizontaler als auch vertikaler Richtung statt. Zunachst setzt die horizontale Resorption
des vestibularen Knochens ein, die diinne Knochengrate hinterlasst. AnschlielRend erfolgt
eine vertikale Abnahme der Knochenhohe, die bis zu einer hochatrophen Kammform mit
teilweise negativen Kieferkdmmen (Klasse 6) reicht (Riediger, 2009). Unterschiedliche
Stadien der Atrophie finden sich sowohl in anterioren und posterioren Regionen innerhalb
eines Kiefers als auch gegentibergestellt in beiden Kiefern.

1991 berlcksichtigten die Autoren in einer weiteren Arbeit die dreidimensionalen Veran-
derungen innerhalb des jeweiligen Kiefers und zueinander (Cawood und Howell, 1991).
Die Atrophierichtung der Maxilla verlauft 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 Veradnderung in der Beziehung der beiden Kiefer zueinander (Cawood und Howell,
1991). In der Literatur wird der physiologische, krestal-vertikale Knochenverlust am ma-
xillaren Alveolarfortsatz mit einer Resorptionsrate von durchschnittlich 0,1 mm pro Jahr
angegeben. Die grof3te Resorptionsrate lasst 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 Vorgange des
Knochenstoffwechsels, vorangegangene Parodontalerkrankungen und Kaudruckbelas-

tung durch schleimhautgetragenen Zahnersatz beeinflusst (Riediger, 2009).

1.3 Anatomie und Physiologie des Sinus maxillaris

Die Kieferhthle zahlt zu den Nasennebenhd6hlen (Sinus paranasales) und steht als Tell

der oberen Luftwege mit der Nasenhaupthdhle in Verbindung (Rosenbauer et al., 1998).
Dadurch ergeben sich sowohl funktionelle Gemeinsamkeiten als auch gegenseitige



10

Abhangigkeiten mit und von der Nasenhaupthohle und dem tbrigen System der Luftwege
(Herberhold, 1982).

Die Bildung der in der Maxilla liegenden Kieferhdhlen beginnt zwischen dem zweiten und
vierten Fetalmonat (sogenannte primare Pneumatisation), erfahrt jedoch erst in der post-
natalen Zeit durch den Durchbruch der bleibenden Zahne und das Tiefertreten der Okklu-
sionsebene wesentliche Ausbildungsimpulse (sekundare Pneumatisation; Chanavaz,
1990; Herberhold, 1982). Nach Abschluss der allgemeinen Korperentwicklung (19.-30.
Lebensjahr) werden schlie3lich die grof3ten Nasennebenhdhlenvolumina erreicht. Die
Kieferhdhle ist dann mit einem Volumen von bis zu 15 ml (Bergh et al., 2000; Dixon, 1958)
und den Maf3en von ca. 25-35 mm x 36-45 mm x 38-45 mm die grof3te der Nasenneben-
hohlen (Bergh et al., 2000). Die Kieferhohle 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 Orbitahthle und beherbergt den Canalis infraorbitalis. Nach ventral
erstreckt sich die Kieferhéhle normalerweise bis in die Pramolaren- 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 gewdhnlich von den Zahnwurzeln durch eine Knochen-
schicht von drei bis vier Millimetern getrennt, deren Stérke je nach Form und Grof3e der
Kieferhdhle und Lange der Zahnwurzeln variiert (Chanavaz, 1990; Cramer, 2007). So
kann durch die oben beschriebene Alveolarfortsatzresorption und eine, vor allem nach
Zahnverlust voranschreitende, Pneumatisation der Kieferhéhle der Knochen zu einer pa-
pierdinnen Knochenlamelle zusammenschmelzen (Ulm et al., 1995). Ebenso werden
haufig konische Erhebungen der Oberkiefermolarenwurzeln im Boden der Kieferhdhle be-
obachtet (Bergh et al., 2000; Jensen und Katsuyama, 2012).

Den Nasennebenhdhlen wurden im Laufe der Zeit und gewissermal3en als Begriindung
fur ihre Existenz vielfach Funktionen zugeschrieben, wie beispielsweise Resonanz bei der
Stimmbildung, Atemluftklimatisierung, Unterstitzung bei der Riechfunktion, mechanischer
Schutz bei Traumen, Warmeisolation der Schadelbasis etc.. Bisher konnte jedoch keine

schlissig belegt werden (Herberhold, 1982). Vielmehr kann man von einem Resultat
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formativer Einflisse ausgehen, bei denen sich die Nasennebenhdhlen in die mechanisch
nicht beanspruchten Bezirke des Knochengertustes eingliedern und so zu einer Materia-
lersparnis beitragen (Starck, 1979).

Der Sinus maxillaris ist durch die Schneidersche Membran ausgekleidet. Ihre Starke 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 fuhren zu einer Dickenzunahme der Membran (Monje et al.,
2016). Bei Mannern konnten durchschnittlich hhere Werte gemessen werden als bei
Frauen (1,95 £ 1,28 mm gegenuber 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 fuRen auf der Basalmembran, die von der diinnen Tunica
propria unterzogen wird. Der Ubergang zwischen dieser und dem Periost der Nasenne-
benhohlenwandungen ist flie3end, sodass keine Trennung maoglich ist (Herberhold, 1982;
Lallmann-Rauch und Paulsen, 2012). In dieser Schicht befinden sich zudem die innervier-
ten seromukdsen, tubuloazindren Driisen, die, ebenso wie die Becherzellen, zur Muzin-
sekretion beitragen. Die Muzine bedecken das Epithel und schiitzen es so vor Austrock-
nung. AulRerdem sind sie im Verbund mit den Kinozilien wichtig fur die Reinhaltung der
Luftwege (sogenannte mukozilidre Reinigung; Lullmann-Rauch und Paulsen, 2012). Die
Schlagfrequenz der Kinozilien wird mit etwa 1.000 Schlagen 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-
senhaupthohle dar. Es befindet sich kranial in der medialen Kieferhéhlenwand und mun-
det unterhalb der Concha nasalis media in den mittleren Nasengang. Durch das Ostium
naturale wird die Drainage der gesunden Kieferh6hle erméglicht (Schiinke et al., 2012).
Bei etwa 25-30% aller Kieferhdhlen ist mit dem Vorliegen sogenannter Underwood-Sep-
ten zu rechnen. Sie stellen verschieden hohe knécherne Septen am Sinusboden dar, wel-

che die Kieferhdhle 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 vollstéandig sein,
sodass getrennte Kammern innerhalb der Kieferhohle resultieren. Im Rahmen von Kiefer-
hohlenoperationen besteht daher besonders die Gefahr, dass die Schneidersche Memb-
ran bei der Praparation einreil3t (Watzek et al., 2009). Die Perforation der Sinusmembran
wurde als die haufigste 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 knéchernen Kieferhéhlenboden
und der elevierten Kieferhéhlenschleimhaut (Cramer, 2007; Neukam und Schultze-Mos-
gau, 2004). Sie kommt demnach im Bereich der dorsolateralen Maxilla zur Anwendung,
um die vertikale Knochendimension zu erhéhen und damit die Insertion von Implantaten
in diesen Regionen zu ermoglichen (Riediger, 2009). Da als Voraussetzung fur die pri-
marstabile Insertion eines Implantats und die erfolgreiche Osseointegration ein mindes-
tens 0,5-1 mm dicker, intakter, ortsstandiger Knochen um das Implantat erforderlich ist,
kommen bei Unterschreiten dieser Werte praimplantologisch-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 durchfiihrbar (s. Abb.
2).



Abb. 1: Schematische Darstellung der lateralen Sinusbodenelevation. Nach Praparation
eines Knochenfensters in der fazialen Kieferhéhlenwand (a) wird dieses innerhalb der
Kieferhdhle in eine kraniale und horizontale Position gebracht (b). AnschlieRend wird der
Implantatstollen gebohrt, wobei die Membran gleichzeitig durch ein Instrument vor Be-
schadigung geschutzt 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-
rickgeklappte Mukoperiostlappen wird bei Bedarf mit einer Barrieremembran unterstitzt
und verschlossen (f). (Modifiziert nach Jensen und Katsuyama, 2012).
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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-
chenhdhe von tGber 6 mm einen transkrestalen Zugangsweg, wenn die Insertion eines 10
mm langen Implantates beabsichtigt wird. Bei Werten einer Restknochenhéhe von 6 mm
oder kleiner und/oder einem abgeschragten Sinusboden sollte laut der Autoren die late-
rale Fenstertechnik zur Anwendung kommen. Eine Implantatinsertion kann dabei im Rah-
men desselben Eingriffs erfolgen, wenn die urspringliche Knochenhdhe fir eine primar-
stabile Verankerung ausreicht (einzeitiges Protokoll). Bei nicht erzielbarer Priméarstabilitat
sollten Sinusbodenaugmentation und Implantation zeitversetzt in separaten Eingriffen
durchgefiihrt werden (zweizeitiges Protokoll). In der Regel besteht ein funf- bis neunmo-
natiger Abstand zwischen den beiden Eingriffen (Cramer, 2007). Abhangig vom Volumen
des Knochenaufbaus, der Anatomie der Kieferhéhle 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 verétffent-
lichten und 2014 iiberarbeiteten Ubersicht an, dass bis zu einer grenzwertigen Restkno-
chenhdhe von 4 mm ein perkrestaler Sinuslift erfolgen kann (s. Tab. 1). Wichtige Voraus-
setzung daflr sei dabei jedoch, neben einer DVT-Aufnahme und einer unterdimensionier-
ten Implantatbohrung eine mit Osteotomen durchgefiihrte Knochenverdichtung, um eine
primarstabile 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-

fuhrung einer Réntgenkontrolle.
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Tab. 1: Klassifikation nach Sieper und Ratschow (2014) zur Orientierung, ab welcher
Restknochenhthe welches Operationsverfahren gewéhlt werden sollte.

Restknochen Anhebung Sinuslift Augmentat Implantat
10 mm 10 mm
8 mm 2 mm intern Ohne oder mit 10-13 mm

Eigenknochen
6-8 mm mind. 4-2 mm intern Eigenknochen 10-13 mm
4-6 mm mind. 6-4 mm intern Eigenknochen, 10-11 mm
evtl. Bio-Oss®,
Rontgenkontrolle
intraoperativ
3-4 mm mind. 10 mm | lateral ein-zei- | Eigenknochen 10-13 mm
tig und Bio-Oss®
50/50
0-3 mm lateral zwei- Eigenknochen 10-13 mm
zeitig und Bio-Oss®
50/50

Als vorteilhaft betreffend das einzeitige Verfahren hat sich erwiesen, dass allgemein mit
einer verkirzten Gesamtbehandlungszeit gerechnet werden kann, da ein weiterer Eingriff
zur Insertion des Implantats entfallt (Martini, 2001). Laut Blomqvist haben die Priméarsta-
bilitat des Implantats und des Knochentransplantats oberste Prioritat bei der Versorgung
eines zahnlosen Patienten im Rahmen einer SBE in Kombination mit einem Augmentat.
Zugunsten dieses Anspruchs kann es daher aufgrund technischer Einschrankungen zu
Kompromissen bei der Implantatpositionierung im Sinne einer weniger gunstigen Neigung
dessen kommen. Nachfolgend kénnen Probleme in der prothetischen Versorgung auftre-
ten (Blomqgvist, 1997). Demgegeniber ertffnet ein zweizeitiges Prozedere die Moglich-

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 spongitse Struktur umgewandelt
worden ist (Cramer, 2007). Dies erlaubt dem Operateur eine sicherere Implantatpositio-
nierung mit einer erhéhten Primarstabilitat (Blomqvist, 1997). Fur das zweizeitige Vorge-
hen geben Zinser et al. ein 2,56-fach geringeres Risiko fur 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
storungsfreie Einheilen des Implantats wahrscheinlicher ist (Terheyden, 2014).
Problematisch sind allerdings die fehlende Krafteinleitung in den Knochen tber 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
Kieferhdhlenbodenerhéhung im Gegensatz zur Verwendung rein spongidésen Knochens
der Verlust der Augmentationsh6he deutlich vermindert werden kann (Martini, 2001).

Fur den lateralen Zugangsweg geben Wallace und Froum in ihrem Review aus dem Jahr
2003 Implantatiberlebensraten nach lateraler SBE von durchschnittlich 91,8% nach ei-
nem Beobachtungszeitraum von mindestens einem Jahr an (Wallace und Froum, 2003).
Die Deutsche Gesellschaft fur Zahn-, Mund- und Kieferheilkunde konnte in ihrer Leitlinie
aus dem Jahr 2011 (Gultigkeit bis 2016; aktuelle Version wird derzeit Uberarbeitet) Im-
plantatiiberlebensraten nach lateraler SBE von durchschnittlich sogar 96,55% flr Zeit-
raume zwischen 5 und 176 Monaten notieren (Deutsche Gesellschaft fur Zahn-, Mund-
und Kieferheilkunde, 2011). Fur die interne SBE ermittelten sie Uberlebensraten der in-
serierten Implantate zwischen 94,8% und 100%.

Indikation fur eine Sinusbodenaugmentation ist eine unzureichende Knochenhdhe im la-
teralen Oberkiefer. Dabei mussen allerdings sowohl die vertikale Kieferrelation (in-
terokklusaler Abstand der Ober- und Unterkieferkdmme zueinander) als auch die trans-
versale Kieferrelation beriicksichtigt werden (Terheyden, 2014). Terheyden betonte da-
her, dass im Regelfall die reine Sinusbodenaugmentation indiziert ist, wenn die Atrophie
des Oberkieferalveolarkamms durch eine Pneumatisation der Kieferhdhlen entstanden ist
(,LAtrophie von innen; Terheyden, 2014).

Systemische Kontraindikationen fur 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
unterdriicken, wie zum Beispiel Immunsuppressiva nhach Transplantation, intrave-
ndse Bisphosphonattherapie, Chemotherapeutika,

- eine eingeschrankte Mitarbeit des Patienten,

- ein nicht eingestellter Diabetes mellitus und

- eine Multimorbiditat.

Risikobehaftet sind Sinusbodenaugmentationen und Implantatinsertionen unter anderem
bei
- Alkohol- und Nikotinabusus,
- Parodontitis und/oder mangelhafter Mundhygiene,
- hamorrhagischen Diathesen und/oder Therapie mit gerinnungshemmenden Me-
dikamenten,
- Diabetes mellitus,
- neuropsychiatrische Erkrankungen,
- Hypertrophie der Schneiderschen Membran und/oder
- anatomischen Variabilitaten (Jensen und Katsuyama, 2012; Martini, 2001; Wat-
zek et al., 2009; Cramer, 2007).

Zudem bestehen aus HNO-arztlicher Sicht eine Reihe von relativen und sicheren Kontra-
indikationen (Jungehiilsing, 2016). Zu den relativen Kontraindikationen gehéren die ope-
rativ oder anderweitig behebbaren anatomischen Varianten und Veranderungen der Kie-
ferhohle und selbstverstéandlich alle durch sie verursachten Beschwerden und Erkrankun-
gen der Kieferhohle, wie zum Beispiel die chronische Sinusitis, die Polyposis nasi oder
die allergische Rhinosinusitis. Zu den nicht operativ behebbaren Kontraindikationen des
Sinuslifts gehéren anatomische Besonderheiten und Veranderungen, wie zum Beispiel
ein Zustand nach Caldwell-Luc-Operation. Generell gilt, dass ein Sinuslift unter risikobe-
hafteten Umstanden nur nach besonderer Aufklarung mit Hinweis auf das héhere Misser-
folgsrisiko und unter besonderen VorsichtsmaRnahmen erfolgen sollte (Jungehiilsing,
2016).
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1.4.1 Die Operationstechniken

Bei der perkrestalen Sinusbodenelevation wird nach Erstellen und Analyse einer Ront-
genaufnahme und krestaler Schnittfihrung eine Implantatbohrung bis auf 1-2 mm vor den
Sinusboden prapariert (Jensen und Katsuyama, 2012). Anschliel3end werden Osteotome
aufsteigenden Durchmessers Uber das Bohrloch dosiert nach kranial geklopft (Riediger,
2009; Watzek et al., 2009), um eine Fraktur und Kranialverlagerung des ortsstandigen
Knochens zu erreichen (s. Abb. 2). Dadurch l6st sich gleichzeitig die Schneidersche
Membran vom Kieferhohlenboden ab. Durch Einbringen von autologem Knochen oder
Knochenersatzmaterial wird einerseits der entstandene Hohlraum aufgefullt, andererseits
eine Verletzung der Kieferhéhlenschleimhaut durch die Osteotome vermieden. Die
Schneidersche Membran wird dann zusatzlich durch den vom Aufbaumaterial ausgehen-
den Druck angehoben. Nach mehrmaliger Wiederholung und Erreichen der gewiinschten
Anhebung kann schlie3lich das Implantat inseriert werden (Jensen und Katsuyama,
2012). Die Unversehrtheit der Schneiderschen Membran wahrend des Eingriffs ist schwer
zu verifizieren. Sie kann jedoch durch eine gleichzeitige Endoskopie der Kieferhéhle Gber
eine punktformige transorale Perforation der fazialen Kieferh6hlenwand kontrolliert wer-
den (Schleier et al., 2008; Terheyden, 2014). Aufgrund der schlechteren Ubersicht gegen-
Uber der lateralen Methode stellt dieses Vorgehen einen hohen Anspruch an die manuelle
Geschicklichkeit und den Erfahrungsschatz des Operateurs (Terheyden, 2014).

Fur den lateralen Zugangsweg wird nach einem Alveolarkammschnitt und Abheben des
Mukoperiostlappens die faziale Kieferhdhlenwand freigelegt (Riediger, 2009). Dabei sollte
ein ausreichender Abstand zum Foramen infraorbitale und die kaudal von ihm befindli-
chen Gefal3e eingehalten werden (Terheyden, 2014). Anschlie3end erfolgt die vorsichtige
Osteotomie der Kieferhéhlenwand zur Bildung eines turfligelahnlichen Knochendeckels.
Diese kann mithilfe rotierender Instrumente oder piezoelektrischer Ultraschallgeréate
durchgefuihrt werden, wobei die piezoelektrischen Gerate zu einer Reduktion der Memb-
ranperforation beitragen sollen (Jensen und Katsuyama, 2012; Riediger, 2009). Die Os-
teotomie erfolgt kaudal knapp oberhalb des Kieferhéhlenbodens. Die Grél3e des Fensters
sollte abhangig von den anatomischen Gegebenheiten gewahlt werden (Jensen und
Katsuyama, 2012). Allerdings ist auf eine ausreichende Dimensionierung zu achten, damit

die Schneidersche Membran Ubersichtlich von allen Wandungen gelést werden kann.
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Nach allseitiger Losung der Schleimhaut wird der Knochendeckel in eine kraniale und
horizontale Position gebracht. Der sich aufspannende Raum zwischen Membranunter-
seite und Kieferhéhlenboden kann dann mit autologem Knochen oder Knochenersatzma-
terial gefullt werden (Riediger, 2009). Der Wandverschluss erfolgt durch das Zurtickklap-
pen des Mukoperiostlappens oder Einbringen einer Barrieremembran (Terheyden, 2014).
Abhéangig von der primaren Restknochenhohe findet die Implantation im Rahmen dessel-

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

Abb. 2: Schematische Darstellung der perkrestalen Sinusbodenelevation. Nach krestaler
Schnittfihrung 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 tber das Bohrloch erreicht (b). In einem
nachsten Schritt wird die Membran zusétzlich durch das eingebrachte Augmentationsma-
terial angehoben (c). Abschlie3end erfolgt die Insertion des Implantats (d). (Modifiziert
nach Jensen und Katsuyama, 2012).
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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 uber osteogene, -konduktive und —induktive Eigenschaften verfligt und
immunogene Reaktionen aufgrund fehlender antigener Eigenschaften unterbleiben (Rie-
diger, 2009; Smeets und Kolk, 2016). Daraus folgt, dass autologer Knochen sowohl vas-
kular als auch avaskular mit erheblich héheren Erfolgsraten transplantiert werden kann
als momentan verfugbare nicht-autologe Knochenersatzmaterialien (Smeets et al., 2014).
In ihrer retrospektiven Studie Uber die Einflussfaktoren auf das Implantatversagen nach
einer Sinusbodenaugmentation aus dem Jahr 2013 zeigten Zinser et al. nicht nur, dass
das Knochenaufbaumaterial den bedeutsamsten Faktor fir das Implantatiiberleben dar-
stellt, sondern auch, dass die groRten Uberlebensraten nach Einsatz von autogenem Kno-
chen zu verzeichnen waren (Uberlebensrate von 97,18% Uber einen Betrachtungszeit-
raum von 14 Jahren; Zinser et al., 2013).

Den genannten Vorteilen von autogenem Knochen stehen die Nachteile eines zusatzli-
chen operativen Eingriffs, einer erhdhten peri- und postoperativen Morbiditat des Patien-
ten und einer Limitierung des zur Verfigung stehenden Knochenvolumens gegenuber
(Jensen und Katsuyama, 2012; Riediger, 2009). Als Enthahmeregionen stehen intraoral
dieselbe Operationsregion oder der Unterkiefer (Kinn- und Retromolarregion) zur Verfu-
gung (Jensen und Katsuyama, 2012; Riediger, 2009). Extraoral kann Knochen den Spen-
derregionen Beckenkamm, Schadelkalotte, Rippe, Tibia und Fibula entnommen werden.
Um der Entnahmemorbiditat und Begrenzung des autologen Knochenreservoirs zu ent-
gehen, kdnnen Knochenersatzmaterialien verwendet werden. Als Erganzung zu auto-
logem Knochen reduzieren sie den Bedarf an diesem (Klein und Al-Nawas, 2011). Wich-
tige Aspekte fur die vaskulare ErschlieBung und somit funktionelle Einheilung sind neben
(temporéarer) Platzhalterfunktion und Stabilisierung des Blutkoagulums Biokompatibilitat
und eine, vom Material abhangige, maglichst vollstandige Biodegradierbarkeit (Al-Nawas
et al. 2011; Klein und Al-Nawas, 2011; Smeets et al., 2014). Porenstrukturen innerhalb
der Ersatzmaterialien dienen als Leitschiene fur Zellmigration mit konsekutiver Ge-

webseinsprossung. Nach Integration des Materials in das umgebende (Knochen-)
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Gewebe schlieldt sich eine (Teil-) Degradation dessen an. Zudem dienen die intra- und
interpartikularen Porenstrukturen dem Transfer von Nahrstoffen und Zytokinen durch das
Ersatzmaterial. Des Weiteren sollten KEM belastungsstabil, formbar und steril sein sowie
eine stabile, langfristige Integration von Implantaten gewébhrleisten (Riediger, 2009). Die
Erfolgsaussichten der kndchernen Integration eines Knochenersatzmaterials héangen 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 knéchernen Durchbauung des Regenerationsvolu-
mens zu rechnen (fibrése Einheilungsform).

Entsprechend ihrer Herkunft kdnnen die fur den Gebrauch im Kopf-Hals-Bereich wichti-
gen Biomaterialien in drei Hauptgruppen unterteilt werden. Der ersten Gruppe gehéren
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 porése, 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-
salzlésung gemischt, sodass eine modellierbare Masse entsteht, die an den Wanden der
Defektstelle haften soll (Geistlich Pharma AG, 2019).

Es sind zwei verschiedene Partikelgro3en erhéltlich: Das feine Granulat besitzt Partikel in

der Grol3e zwischen 250 um und 1.000 um, das grobe Granulat zwischen 1.000 um und
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2.000 pm (Geistlich Pharma AG, 2019). Arbez et al. stellten bei dem feineren Granulat im
Vergleich zu der gréberen PartikelgrofRe eine kompaktere Schichtung der Partikel und
dementsprechend reduzierte Porositat fest, die die Autoren mithilfe eines pCT-Scans vi-
sualisieren konnten (Arbez et al., 2019). In der Literatur wird eine Porositat des Materials
von 75-80% angegeben (Mangano et al., 2007). In ihrer 2009 vero6ffentlichten Studie Gber
die Charakteristika von KEM zeigten Klein et al., dass in dem Granulat mit der geringeren
Partikelgrof3e zu 62% Porengréf3en von 60-250 pum, zu 33% PorengréfRen Gber 250 um
und zu 5% Porengrél3en unter 60 um gemessen werden konnten, wohingegen das gro-
bere Granulat Uberwiegend Porengrof3en von tber 250 um (87%) und nur eine geringe
Anzahl kleinerer Porengrof3en (13% Porengré3en unter 250 pm) aufwies (Klein et al.,
2009). Sie nehmen dartiber hinaus an, dass Poren mit einer Gré3e tber 60 um das Ein-
wandern einzelner Zellen und die Bildung unmineralisierten Knochens erméglichen und
Porengrof3en tber 250 um das Einwachsen mineralisierten Knochens bewirken.
Bio-Oss® gilt als das am besten untersuchte Knochenersatzmaterial mit einer zuverlassig
hohen Biokompatibilitdt und Osseokonduktivitéat (Arbez et al., 2014; Mangano et al., 2007,
Schmitt et al., 2013; Smeets et al., 2014). Allerdings wird die vollstandige Resorptionsfa-
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 Auffillung von Knochendefekten und dem Gebrauch bei einer SBE kann Bio-
Oss® auch fur periimplantare Defekte genutzt werden, wobei es zusatzlich 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 vaskularen ErschlieRung des Aug-

mentats durch den umgebenden Lagerknochen (Galindo-Moreno et al., 2013).
1.6 Dentale Standard- und Kurzimplantate
Trotz der Aufmerksamekeit, 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
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et al., 2013). Einige Autoren bezeichnen Implantate mit einer Lange von weniger/gleich
11 mm (Strietzel und Reichart, 2007; Teixeira et al., 1997) in ihren Studien, Ubersichtsar-
beiten und Metaanalysen als Kurzimplantate, wohingegen andere Autoren Implantate mit
einer Lange 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 hauptsachlich in der posterioren Maxilla und Mandibula einge-
setzt, da die nach Zahnverlust einsetzende Knochenresorption die zur Verfigung ste-
hende Knochenhothe fiir eine Implantatinsertion mit Standardlangen limitiert (Tawil und
Younan, 2003; Telleman et al., 2011). Sie ermdglichen 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 Knochenhéhe erfolgt bei der Alveolarfortsatzatrophie auch eine
Abnahme der Knochenqualitat. Im Oberkiefer ist man aufgrund der von vornherein redu-
zierten Knochenqualitat (weitmaschige Spongiosa mit einer diinnen umgebenden Korti-
kalis; Sterling, 2013) daher mit einer zusatzlichen Herausforderung konfrontiert. Hinzu
kommt, dass Implantate im lateralen Kiefer den héchsten Kaukraften der Mundhdhle aus-
gesetzt sind. Dem Operateur erdffnen sich die Therapieoptionen des Einsatzes von lan-
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, erhdhen sie die Morbiditat des
Patienten deutlich (Nisand und Renouard, 2014). Die Entwicklung der dentalen Kurzim-
plantate war daher von dem Wunsch gepragt, die operativen Eingriffe zu reduzieren. So
kénnten zum einen Patienten, bei denen keine komplexeren SBE aufgrund medizinischer
oder anatomischer Gegebenheiten durchgefiihrt werden kénnen, trotzdem mit Implanta-
ten versorgt werden. Zum anderen wuirde vor allem &alteren Patienten die Mdglichkeit ge-
geben, die mit einer erh6hten Morbiditat in Verbindung stehenden Operationen zu umge-
hen. Die Wahl von Kurzimplantaten bedeutet zudem eine Kostenersparnis und Verkur-
zung der Behandlungszeit fur den Patienten (Esposito et al., 2014; Misch et al., 2006).
Die Uberlebensraten von Kurzimplantaten werden noch immer kontrovers diskutiert. Wah-

rend in einigen Studien von geringeren Uberlebensraten fir kurze im Vergleich zu
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langeren Implantaten berichtet wird, geben vor allem aktuellere Studien und Ubersichts-
arbeiten wieder, dass die Uberlebensraten von Kurzimplantaten vergleichbar sind mit de-
nen langerer Implantate (Bourauel et al., 2012; Jung et al., 2018). In ihrem 2018 verof-
fentlichten Konsensusreport fiihrten Jung et al. eine durchschnittliche Uberlebensrate fir
weniger/gleich 6 mm lange Implantate von 96% (86,7-100%) im Vergleich zu einer mittle-
ren Uberlebensrate von 98% fiir iber 6 mm lange Implantate (95-100%), gemessen uber
einen Zeitraum von einem bis funf Jahren in Funktion, an (Jung et al., 2018).

Friberg et al. stellten in ihrer 2000 veroéffentlichten klinischen Studie fest, dass der Grof3teil
der von ihnen untersuchten Implantate (weniger als 7 mm L&nge) vor Belastung oder in-
nerhalb der ersten fiinf Jahre versagten (Friberg et al., 2000). Zudem zeigten Monje et al.
in ihrer Metaanalyse, dass Kurzimplantate (weniger als 10 mm Lange) ein durchschnittlich
zweieinhalb Jahre friilheres Versagen zeigten als Standardimplantate (Uber 10 mm Lange;
Monije et al., 2013). In der Maxilla lassen sich geringere Uberlebensraten dokumentieren
als in der Mandibula (Tawil und Younan, 2003; Telleman et al., 2011).

Als Griinde fiir die in den vergangenen Jahren dokumentierten hoheren Uberlebensraten
werden i) neue Entwicklungen in den Implantatdesigns, insbesondere bezogen auf die
Oberflachenbeschaffenheit (sauregeatzte, sandgestrahlte, mit Titan-Plasma-Spray be-
schichtete Implantatoberflachen), ii) an die Knochendichte angepasste Operationstechni-
ken und veranderte Operationsprotokolle sowie iii) eine sorgsame Patientenauswahl be-
nannt (Renouard und Nisand, 2006; Telleman et al., 2011). Die VergroR3erungen der Im-
plantatoberflache durch eine Bearbeitung dieser scheint zu einer erh6hten Primarstabilitat
und einem grofReren Implantat-Knochenkontakt zu fiihren (Annibali et al., 2011). Far Im-
plantate mit einer rauen Oberflache konnten hohere Uberlebensraten dokumentiert wer-
den als fUr Implantate mit einer maschinierten Oberflache (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 Implantatoberflache 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 Beobachtungszeitraume,
unterschiedlichen Auswertungsparameter und Studienprotokolle erschweren die Ver-

gleichbarkeit der einzelnen Studienergebnisse in Hinblick auf die Uberlebensrate eines
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kurzen Implantats aul3erordentlich. Von zahlreichen Autoren werden daher klinische
Langzeitstudien tber mindestens funf Jahre unter standardisierten Bedingungen gefor-
dert (Jung et al., 2018; Papaspyridakos et al., 2018).

1.7 Bruxismus

Bruxismus wird als eine wiederholte Kaumuskelaktivitat definiert, die durch Kieferpressen
und Zahneknirschen und/oder Anspannen oder Verschieben des Unterkiefers ohne Zahn-
kontakt charakterisiert wird (Deutsche Gesellschaft fur Funktionsdiagnostik und -therapie
und Deutsche Gesellschaft fir Zahn-, Mund- und Kieferheilkunde, 2019). Dabei lasst sich
der wahrend des Schlafs auftretende Schlafbruxismus vom tagstiber vorkommenden
Wachbruxismus unterscheiden, wobei Kombinationen beider vorliegen kénnen (DGFDT
und DGZMK, 2019). Wahrend beim sogenannten primaren Bruxismus keine Ursachen
ermittelt werden konnen (idiopathisch), tritt der sekundare Bruxismus als Folge von
Schlafstérungen, Drogenkonsum, einer Medikamenteneinnahme oder einer Erkrankung,
wie z.B. Koma oder Schadel-Hirn-Trauma, auf.

Die Atiologie des Bruxismus wird als multifaktoriell bedingt angesehen. Allerdings sind
bisher nicht alle Ursachen bekannt und die Resultate einiger Studien sind teilweise wider-
spruchlich. Inwieweit die Okklusion der Zahne und morphologische Charakteristika des
Schadel- oder Kieferwachstums in atiologischem Zusammenhang zum Bruxismus stehen,
ist unklar. Vielmehr werden zentrale Faktoren, wie emotionaler Stress, Angststérungen,
Schlafstérungen (z.B. Insomnie), physiologische/biologische/genetische Faktoren, neuro-
chemische Transmitter, Reflux oder exogene Faktoren, wie Nikotin-, Alkohol- oder Dro-
genkonsum, als ursachlich angenommen (DGFDT und DGZMK, 2019).

Wird ein Schlaf- oder Wachbruxismus nur durch die Anamnese oder Befragung des Pati-
enten erhoben, gilt er als ,mdglich® (Peroz, 2018). Positive klinische Hinweise, wie nicht-
kariose Zahnhartsubstanzverluste (Attrition der Zahne mit entsprechenden Schlifffacetten
oder keilformige Defekte, Verlust von Restaurationsmaterialien und parodontale Prob-
leme), CMD-Befunde (Missempfindungen, Mudigkeit, Verspannung oder Schmerz in der
Kaumuskulatur und Kieferéffnungsbehinderungen beim Aufwachen), Hypertrophie und
Verspannung der Kaumuskulatur, parafunktionsbedingte diffuse Zahnschmerzen und/o-

der Kopfschmerzen, machen das Vorliegen eines Bruxismus ,wahrscheinlich® (DGFDT
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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-Geraten gewonnen wurden (DGFDT und
DGZMK, 2019; Peroz, 2018). Dabei kbnnen zusatzlich sowohl klinische Befunde als auch
eine positive Anamnese vorliegen (DGFDT und DGZMK, 2019).

Primar in Kiefermuskulatur oder Kiefergelenk lokalisierte Schmerzen kénnen 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 préadisponierender, auslésender
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 zusammenhangen kdnnen und bei bestehender CMD mogliche Symptome und klini-
schen Zeichen fur Bruxismus identifiziert werden sollten (DGFDT und DGZMK, 2019).
Bei Diagnostizierung eines Bruxismus sollten die Patienten umfassend aufgeklart und zur
Selbstbeobachtung animiert werden. Eine Okklusionsschiene als reversibles Behand-
lungsmittel dient dazu, die Z&hne vor UbermaRiger Attrition zu schitzen und mdgliche
CMD-Beschwerden zu verringern. Definitive okklusale Interventionen wie Einschleifmali-
nahmen oder okklusale Rehabilitationen in direktem oder indirektem Verfahren sollten
aufgrund der untergeordneten Bedeutung der Okklusion als atiologischer Faktor des Bru-
xismus nicht zur kausalen Therapie eingesetzt werden. Neben einer pharmakologischen
Therapie bestehen auch die Einsatzmaoglichkeiten psychotherapeutischer Verfahren so-
wie physiotherapeutischer und physikalischer MaRnahmen 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 ermog-
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 bewahrtes und routinemalig 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-
nergestutzten Konstruieren ,Computer Aided Design® (,CAD") friihzeitig in die Produkt-
entwicklung eines Bauteils oder ahnlichem Einfluss zu nehmen und so wesentlich zur
Verklirzung der Produktentwicklungszeit beizutragen (Klein, 2014; Meinken, 2001;
Schneider, 2017). Auch im Bereich der Zahnmedizin ist es sinnvoll, Simulationen einzu-
setzen, um die hohe Komplexitat 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
maoglichst realitatsnahe Wiedergabe der Ausgangssituation darstellen (Klein, 2014; Mein-
ken, 2001). Entsprechend der nachfolgend geplanten Belastung kénnen als Untereinhei-
ten Scheiben-, Schalen- oder, wie in der vorliegenden Arbeit, Volumenelemente verwen-
det werden (Klein, 2014). Definiert und untereinander verknupft werden die einzelnen Ele-
mente durch ihre Randknoten (Schneider, 2017). Je mehr Elemente das Modell beinhal-
tet, desto hoher ist seine Ubereinstimmung 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
Naherungsmethode darstellt (Meinken, 2014; Schneider, 2017). Die Aufgliederung des zu
berechnenden Korpers 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).
Wahrend der anschliel3enden automatischen Berechnung werden Dateien erstellt, die die
einzelnen Berechnungsergebnisse enthalten. Sie dienen der spateren 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 ermoglicht die Analyse und den Vergleich der Ergebnisse durch den An-

wender (Klein, 2014). Die Ubertragbarkeit der Ergebnisse auf klinische Situationen und
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die negative Beeinflussung jener durch Fehlerquellen unterschiedlichen Ausmales soll-
ten aufgrund der genannten Hintergriinde 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. Dafir wurden verschiedene Knochenhdhen, Operationsregionen, Augmen-

tationsverfahren (perkrestale und laterale Sinusbodenelevation), Implantatlangen und

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

malf3 der Verschiebung des Implantats und der Schneiderschen Membran, die auftreten-

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

periimplantaren Gewebe berechnet und abgebildet wurden.

Folgende Fragestellungen sollten mithilfe der Simulationen untersucht werden:

Wie unterscheiden sich die Belastungssituationen ohne das zuséatzliche Einbringen
von Augmentationsmaterial von den Situationen mit Einbringen eines Augmentati-
onsmaterials?

Wie andert sich die biomechanische Belastung der beteiligten anatomischen Struk-
turen bei den verschiedenen Augmentationstechniken?

Wie andert sich die biomechanische Belastung der beteiligten anatomischen Struk-
turen bei Veranderung der Restknochenhéhen?

Wie andert sich die biomechanische Belastung des periimplantaren Gewebes bei
Wabhl verschiedener Implantatlangen in der gleichen Operationsregion?

Wie andert sich die biomechanische Belastung des periimplantaren Gewebes bei
verschiedenen Einheilungsstadien des Implantats (verzégerte Belastung und So-

fortbelastung)?
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3. Material und Methode

Um die oben formulierten Fragen beantworten zu kdnnen, wurden auf Grundlage einer
digitalen Volumentomographie neun Oberkieferteilmodelle erstellt, in denen die Insertion
jeweils eines Implantats durchgefuhrt wurde. Abhangig von der Restknochenhéhe 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-
ganzt 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 Oberflachenmodell des Kiefers zu erstellen (Abb. 3). Dieses wurde anschlief3end
mithilfe der Software ,3-matic“ in der Version 11.0 bearbeitet. Unter anderem erfolgten
hier die Definition der Oberflache durch ein Netz aus Dreiecken, die Glattung des Kno-
chens, die Trennung der Maxilla in eine linke und rechte Kieferhalfte sowie die Messung
der vertikalen Knochenhdhen zwischen der jeweiligen Kieferhéhle und dem Alveolarfort-
satz. Zudem wurden eine 0,45 mm dicke Schneidersche Membran sowie eine Kortikalis-

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

3.1.2 Die klinischen Modelle

Mithilfe der sogenannten klinischen Modelle sollte die in der Praxis bei dem/-r Patienten/-
in durchgefuhrte Insertion eines 9 mm langen Implantats in Regio 014 in Kombination mit
einer perkrestalen Sinusbodenelevation nachgestellt werden. Dartber 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 zusatzlich die sogenannten idealisierten Modelle (s.u.) er-
stellt. Fur die klinischen Modelle wurden die Restknochenhdhen 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 biindig abschloss. Dadurch wurden freiliegende Gewindegénge beseitigt und
eine moglichst grofRe Vergleichbarkeit der Ergebnisse durch ahnliche Knochenverlaufe
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ermdglicht. Die gleiche Positionierung und Ausrichtung der jeweiligen Implantate in den
Modellen wurden mit der ,Align“-Funktion realisiert. Die Oberflachenmodelle der Implan-
tate stammten aus CAD-Datensatzen der Firma ,Dentaurum* (,tioLogic ST®*, Durchmes-
ser 3,7 mm, Dentaurum, Pforzheim). Die vier klinischen Modelle wurden abschlieRend
jeweils auf eine Breite und HOhe von circa 20 mm x 20 mm zugeschnitten und an den
Schnittstellen mit Elementen geschlossen. AulRerdem 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 Lange von 9 mm und ragt aufgrund der Pneumatisation der Kieferhéhle
und vorangegangener Atrophie des Alveolarfortsatzes in die Kieferhéhle hinein. Transpa-
rente Darstellung des Knochens.

Die in Tabelle 2 und 3 aufgefuhrten Abkirzungen ermdglichen einen schnelleren und ein-
facheren Uberblick tiber die Modellbezeichnungen, die in den folgenden Kapiteln verwen-
det werden.
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Tab. 2: Ubersicht (iber die klinischen FE-Modelle (Km) mit den wichtigsten Parametern
und ihren Abkirzungen. Die Operationsregionen (014 und 025) werden ebenso wie die
gewahlten Implantatlangen (L7 fur das 7 mm lange Implantat und L9 fir das 9 mm lange
Implantat) in den Modellbezeichnungen angegeben.

Kieferhalfte Implantatlange 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 Kieferhéhlenbodens und damit verbundener
vereinfachter Simulation einer lateralen Sinusbodenelevation diente die Regio 016 als
Ausgangsbereich fir die Erstellung der idealisierten Modelle. Mit ihnen sollten die direkte
Implantation ohne SBE (10 mm Knochenhdéhe), Implantation in Kombination mit einer per-
krestalen SBE ohne Einbringen von AM (8 mm Knochenhdhe), Implantationen in Kombi-
nation mit einer perkrestalen SBE und Einbringen von AM (4 mm und 6 mm Knochen-
hohe) sowie eine Implantation in Kombination mit einer lateralen SBE mit Einbringen von
AM (2 mm Knochenhdhe) nachgestellt werden (Tab. 3).

Die Abkurzungen der idealisierten Modelle sind gréRtenteils in Tabelle 3 aufgelistet. Bei
Einbringen von Augmentationsmaterial im Rahmen einer lateralen oder internen SBE wird
der Zusatz ,am*“ und der E-Modul des eingefugten Materials (1000, 1500 oder 2000 MPa)

an die aus der Tabelle zu entnehmende Modellabkiirzung angehéangt.
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2und 4 mm RKH
6 mm RKH
8 mm RKH

10 mm RKH

Abb. 5: Frontale Ansicht der Modellausschnitte aus der Maxilla mit Blick auf die rechte
Kieferhélfte. Entgegen der Atrophierichtung wurde der Alveolarfortsatz nach lateral und
kaudal aufgebaut. Es entstanden verschiedene Alveolarfortsatzhéhen, die zu Darstel-
lungszwecken transparent tibereinandergelegt sind. (RKH=Restknochenhthe)

Die Empfehlung von Sieper und Ratschow aus dem Jahr 2014 (Tab. 1) diente als Orien-
tierung bei der Abstufung der Restknochenhdhen und der simulierten Sinusbodenelevati-
onen. Fur die idealisierten Modelle wurde der Alveolarfortsatz in umgekehrter Atrophier-
ichtung nach kaudal und lateral aufgebaut, sodass insgesamt fiunf Modelle mit den Kno-
chenhdhen 2 mm, 4 mm, 6 mm, 8 mm und 10 mm entstanden (Abb. 5). Dabei erfolgte in
den Modellen mit einer Knochenhéhe von 6 mm, 8 mm und 10 mm auch eine Anhebung
des zur Kieferhdhleninnenseite gerichteten Knochens um bis zu 1,7 mm, um die Pneu-
matisation der Kieferhéhle anatomisch realistisch riickgdngig zu machen. Anschlie3end
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 Knochenhdhe von 2 mm wurde zudem ein Fenster mit einer Gréf3e von 7,5 mm
x 7,5 mm in der fazialen Kieferhdhlenwand angelegt, um damit spater eine laterale SBE
simulieren zu kénnen. Abschliel3end erfolgte die Bohrung der Implantatstollen fir die be-
reits ausgerichteten Implantate sowie das Schneiden und SchlieRen der Modelle.
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Tab. 3: Ubersicht tiber die idealisierten FE-Modelle (Im) mit den wichtigsten Parametern
und ihren Abklrzungen. Die entsprechenden Alveolarfortsatzhéhen (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.

Knochenhdhe Implantatlange Knochenaufbau Operationsmethode
(mm) (mm) (mm)
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 erwdhnten Bestandteile der Oberflachenmodelle wurden einzeln in das FEA-Pro-
gramm ,MSC.Marc/Mentat® importiert, in Volumenkdrper umgewandelt und zusammen-
gefugt. Im Schnitt bestand jedes Modell aus rund 60.000 Knoten und 260.000 Elementen.
Einzig das idealisierte Modell mit einer Restknochenhthe von 10 mm wies eine deutlich
hohere Knoten- und Elementanzahl auf (250.000 Knoten und 1.250.000 Elemente). Hier
konnte auf eine nachtragliche Netzanderung aufgrund unmittelbar fehlerfrei durchgelau-
fener Berechnung der Implantatbelastung verzichtet werden (s. dazu die Erklarung 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 zusétzlichen chirurgischen Eingriffe

simuliert.

e
SESIANRS SIS

e

Abb. 6: Laterale Ansicht des 7 mm langen Implantats (grau) in Regio 025. Durch Wahl
eines kirzeren Implantats kann auf eine Sinusbodenelevation verzichtet werden, da ein
mindestens 0,5 mm grofRer 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 nachtraglich zu verringern. An
den Grenzflachen zwischen kortikalem und spongiésem Knochen sowie zwischen Kno-
chen und Implantat wurde die Netzgro3e beibehalten, um Fehler in der Gesamtvernet-
zung zu vermeiden (s. Abb. 7 und 8). Mit einer Oberflachenbelastung auf Bereiche der
Membranunterseite wurde diese mit einem Druck von 5 MPa angehoben. Dieses Vorge-
hen wurde gegebenenfalls wiederholt. AnschlieRend wurde die Situation ausgewéhlt, bei
der ein mindestens 1 mm grof3er Abstand zwischen Implantatspitze und Membranunter-
seite, entsprechend der klinischen Empfehlung, gemessen werden konnte. Der so ent-
standene Hohlraum zwischen Membran und Kieferhéhlenboden wurde mit Volumenele-
menten gefullt und stellte, je nach Wahl des E-Moduls, das Augmentationsmaterial in un-
terschiedlichen Umbauprozessen dar (s. Abb. 7). AbschlieRend erfolgte auch hier die axi-
ale Implantatbelastung (s. Kap. 3.3).
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Abb. 7: Laterale Ansicht des auf Hohe 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) gefullt. An der Vor-
der- und Ruckseite des Modells sowie an der Grenze zwischen Implantat (grau) und Kno-
chen (dunkel- und hellbraun) wurde die Oberflache im Rahmen der nachtraglichen Netz-
anderung nicht verandert, sodass die Elemente dort eine feinere Struktur aufwiesen.
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3.2.2 Generierung des FE-Modells mit einer lateralen Sinusbodenelevation

Fur die Erstellung des Modells mit einer lateralen SBE wurde ebenfalls eine Oberflachen-
belastung gewahlt, die auf die untere AulRenseite 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 Kieferhdhle 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 gefullt. Um einen lateralen Verschluss des Kieferh6hlenzugangs 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). AbschlieBend wurde auch hier die Implan-
tatbelastung durchgefuhrt (Kap. 3.3).
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Abb. 8: Frontale Ansicht des Modells Im-2mm-lat-sbe-am-1000. Es ist auf Hohe 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
ursprunglich mobilisierte Knochenfenster (dunkelbraun), das den Raum zwischen Kiefer-
hohlenknochen und Membran aufgespannt hat.
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3.2.3 Materialeigenschaften

Die Materialeigenschaften der einzelnen Modellbestandteile wurden zum Grol3teil der Li-
teratur entnommen (Abé et al., 1996; Bourauel et al., 2012). Fur die Schneidersche
Membran fanden sich keine Werte, sodass néaherungsweise auf einen Wert, der fir das
parodontale Ligament ermittelt werden konnte, zuriickgegriffen wurde (Keilig et al., 2009).
Fur das Augmentationsmaterial wurden verschiedene, im Umbau befindliche Stadien an-
genommen und dementsprechend unterschiedliche E-Moduln verwendet (1.000 MPa fur
ein im kntéchernen Umbauprozess befindliches Augmentationsmaterial, das einer weit-
maschigen Spongiosastruktur &hnelt, 1.500 MPa fur eine Qualitat, die unserem gewahlten
E-Modul fir spongitésen 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 gewahlt, da dort interne SBEen ohne das Einbringen von
zusatzlichem Aufbaumaterial nachgestellt wurden. Fir das Material in dem Raum zwi-
schen Kieferhéhlenboden und Schneiderscher Membran wurde so eine erfolgreiche kn6-
cherne Umwandlung simuliert. Der Verschluss des Kieferhéhlenzugangs 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- Implantat | AM/KEM Ver-

sche Memb- schluss
ran
E-Modul 18.000 1.500 50 110.000 1.000 1.000
(MPa) 1.500 1.500

2.000 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 dazugehérigen Erklarungen verdeutlichen
die fur die Kontaktparameter getatigten Einstellungen. Objekte kénnen fest miteinander
verbunden werden. Dabei wird eine Verschiebung zwischen ihnen ausgeschlossen. Al-
ternativ konnen sie die Eigenschaft haben, sich bei Uberschreiten einer Kraft gegeneinan-
der zu bewegen. Dies wird im Finite-Elemente-System mit den Kontaktparametern zum

Ausdruck gebracht.

Tab. 5: Kontaktparameter fur die laterale SBE. Kontaktpaare, bei denen eine feste Ver-
bindung angenommen wurde, sind mit g (fur ,glue®) markiert. Kontaktpaare, bei denen ein
Abldsen voneinander erlaubt wurde, sind mit g* (fur ,glue” + ,breaking“) markiert. Wenn
kein Kontakt (k. K.) zwischen Modellbestandteilen vorlag, ist dies kenntlich gemacht. Der
Verschluss des lateralen Kieferhdhlenzugangs (,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 Adharenz der Kortikalis und Spongiosa sicher zu stellen und mégliche Fehler in
den Rechnungen durch eventuelles Verschieben gegeneinander zu vermeiden, wurden
die Knoten dieser beiden Modellbestandteile soweit mdglich direkt miteinander verbun-
den. Aus technischen Griinden konnte allerdings nicht in allen Modellen garantiert wer-
den, dass die Grenzflachen zwischen kortikalem und spongiésem Knochen identische
Vernetzungen aufwiesen. Daher wurden, bei einer nicht einwandfreien Grenzflache zwi-
schen Kortikalis und Spongiosa, diese Modellbestandteile zusatzlich durch die Kontaktei-
genschaft ,glue“ fest miteinander verbunden. Da ein Ablésen der Membran vom Knochen-
fenster nicht gewtnscht wurde, wurde auch dort eine feste Verbindung eingestellt. Das
Losen der Membran von der Kortikalis bei Simulation der perkrestalen SBE wurde dem-

gegenuber durch die Einstellung ,breaking” ermdglicht. Diese Verbindung versagte stets,
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sobald eine Spannung von 1,5 MPa zwischen den Kontaktpartnern tberschritten wurde.
Fir die Verbindung zwischen Knochen und Implantat wurden entweder ein vollstandig
eingeheilter Zustand (Osseointegration) oder eine lockere Verbindung bei Sofortbelas-
tung des Implantats angenommen und durch die Kontaktparameter ,glue® und ,touching“

realisiert.

Tab. 6: Kontaktparameter fur die perkrestalen SBEen. Kontaktpaare, bei denen eine feste
Verbindung angenommen wurde, sind mit g (fur ,glue®) markiert. Kontaktpaare, bei denen
ein Ablésen voneinander erlaubt wurde, sind mit g* (fur ,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 fur die direkten Implantatbelastungen. Kontaktpaare, bei denen
eine feste Verbindung angenommen wurde, sind mit g (fur ,glue“) markiert. Kontaktpaare,
bei denen ein Ablésen voneinander erlaubt wurde, sind mit g* (fir ,glue“ + ,breaking®)
markiert. Fur eine lockere Verbindung im Sinne einer noch nicht erfolgten knéchernen
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 anschliel3ender Belastung in einer identischen Grenzflache, so-
dass auf eine zusatzliche 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 Rickseite 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 gleichm&Rige Krafteinleitung tber einen konstruierten Mittelkno-
ten von 500 N auf jeden Knoten der Implantatschulteroberflache gewahrleistet (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).

RS

LS
P et 0
AT AVAAVY NN

Abb. 9: Schrag laterale Ansicht des idealisierten Modells mit einer RKH von 6 mm in
Regio 016. Durch die Wahl einer festen Randbedingung an der Vorder- und Riickseite
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.
Schréag laterale Ansicht des Modells. Die axiale Implantatbelastung in Hohe von 500 N

(roter Pfeil) wurde mit Hilfe des zentralen Mittelknotens Uber die RBEs auf die Implantat-
schulter Ubertragen.

Eine Ausnahme stellte das klinische Modell der rechten Kieferhalfte mit einer gewahlten
Implantatlange von 7 mm dar. Bei Sofortbelastung des Implantats kam es bei Erreichen
einer Belastungshohe von 190 N (38% der Maximalbelastung) zu einem Abbruch der Si-
mulation. Die urspriinglich eingestellten 500 N beanspruchten das Gewebe derart, dass
das Modell dieser Kaukraft nicht standhielt. Die Ergebnisermittlung erfolgte in diesem Fall
durch Extrapolation der Werte.
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Die Erstellung der einzelnen Modelle erfolgte an einem DELL-Precision-Rechner T3600
im Labor der Oralmedizinischen Technologie, der tGber einen Arbeitsspeicher von 16 GB
und zwei Prozessorkerne verfugte. Die Berechnungen der Sinusbodenelevationen und
die anschlieRenden Implantatbelastungen liefen auf dem DELL-Server-Cluster der Oral-
medizinischen Technologie des Zentrums fur Zahn-, Mund- und Kieferheilkunde der Uni-
versitat Bonn. Der Cluster besal? 30 CPUs mit insgesamt 192 GB RAM. Vor der Anderung
der OberflachennetzgroRRe liefen die Simulationen der SBEen jeweils tGiber einen Zeitraum
von ca. 2,5 Tagen. Da die Modelle danach jedoch unter Umstanden 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 abschliel3en-
den Implantatbelastungen liefen dann tUber einen Zeitraum zwischen elf Minuten und 2,5
Stunden. Eine Ausnahme stellte das idealisierte Modell mit unveranderter Knoten- und

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

Wie in Kapitel 3 erklart, fand die Ergebnisdarstellung mit Hilfe des im ,MSC.Marc/Mentat®
2010.2 und 2015 enthaltenen ,Postprocessors” statt. Der Ubersicht halber werden die
gewonnenen Daten mittels farblicher Visualisierung zum Zeitpunkt der maximalen Belas-
tung in Abbildungen wiedergegeben. Pro Operationsmethode (Implantation ohne zusatz-
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 hdchsten Wert). Die Skalierung uberschreitende Werte sind grau
dargestellt. Fur die betrachteten Parameter und verschiedenen Modellbestandteile wur-
den unterschiedliche Skalierungen gewahlt, um die teilweise sehr kleinen Unterschiede
zwischen den Belastungen zu verdeutlichen. Innerhalb der Parameter und einzelnen Mo-
dellbestandteile sind die Skalen soweit moglich 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 grof3ten Verschiebungen am
jeweiligen Implantat feststellen lie3en, wobei die Implantatschultern, auf die die Belastun-
gen unmittelbar Ubertragen worden sind, am weitesten bewegt wurden. In den Modellen
der Osseointegration mit einer direkten Implantation ohne zuséatzlichen chirurgischen Ein-
griff traten Verschiebungen bis zu 31,8 um auf. In den Modellen mit einer internen SBE
konnten Werte von maximal 29,7 um, in dem Modell mit einer lateralen SBE Werte von
maximal 35,2 um ermittelt werden (s. Tab. 8 und 9).

Bei Sofortbelastung der Implantate in den Modellen mit einer ausschlief3lichen Implanta-
tinsertion wurden maximale Implantatverschiebungen von 36,7 um berechnet. Allerdings

erfuhren die Implantate in diesen Modellen eine kombinierte Rotation in den
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Gewindebohrungen und eine apikal gerichtete Langsverschiebung. Durch Betrachtung
der Verschiebung der konstruierten Mittelknoten konnte die reine Langsverschiebung des

jeweiligen Implantats ermittelt werden.

29

Verschiebung (um)

28 ||

Verschiebung (um)

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 Hohe des Implantats durchgeschnittenen Modells werden die zum Implantat
hin zunehmenden Verschiebungen farblich wiedergegeben. Die Skalen an den rechten
Bildrandern geben die Bereiche, in denen die Verschiebungen berechnet wurden, wieder.
Sie qilt fur alle nachfolgenden Abbildungen, wobei die Skalierungen voneinander abwei-
chen.
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Abb. 12a (oben) und 12b (unten): Schnittbilder der Modelle Im-4mme-int-sbe-am-1000
(oben) und Im-2mme-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 Héhe des Implantats ermégli-
chen die Beurteilung der zum Implantat hin zunehmenden Verschiebungen. In Abb. 12b
wird aufgrund der verschiedenen Farbung des Implantats deutlich, dass dieses unter-
schiedlich weit bewegt wurde. Dies lasst sich aus der angulierten Position des Implantats
und demnach schréagen Krafteinleitung in den Knochen erklaren.
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Verschiebung (um)

Abb. 13: Verschiebungen im Modell Km-014-L7 bei axialer Sofortbelastung des Implan-
tats mit 500 N. Das Schnittbild auf Ho6he des Implantats und die laterale Ansicht des Mo-
dells ermoglichen die Beurteilung der zum Implantat hin zunehmenden Verschiebungen.
Das Implantat erfuhr sowohl eine Rotation in den Gewindeschnitten des Knochens als
auch eine kranial gerichtete Langsverschiebung. Daraus resultierten unterschiedlich hohe
Verschiebungsmaxima innerhalb des Implantats.

28

Verschiebung (um)

Abb. 14: Verschiebungen im Modell Im-4mme-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 HGhe abnehmenden Verschiebungen deutlich. An der Vorder-
und Rickseite des Modells erfolgten demgegentiber keine Verschiebungen der Knoten
(blaue Farbung der Modellanteile).
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Abhéangig von der Wahl der Augmentationsmaterialeigenschaften &nderten sich die ma-
ximal moglichen Verschiebungen des Implantats bei Osseointegration (s. Tab. 9). Je ho-
her der E-Modul eingestellt wurde und damit kompakter der Knochen, desto weniger weit
liel3 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
kurzere Implantat eine groRere 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 Implantatlange (9 mm) verhielten sich Knochenhéhe 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, kénnen
demnach alle Situationen, in denen dieser E-Modul fir das Augmentationsmaterial ge-
wahlt wurde, miteinander verglichen werden (s. Tab. 9).

Die Verschiebung nimmt in allen Modellen mit Entfernung zum Implantat gleichméaRig ab
und dehnt sich nach lateral und medial aus (s. Abb. 14). Die feste Randbedingung an
Vorder- und Ruckseite eines jeden Modells verhinderte demzufolge erfolgreich eine Ver-
schiebung der dort anliegenden Knoten.

Die gleichmafigen, zum Implantat hin im Wert zunehmenden, Verschiebungen innerhalb
des Knochens und Augmentationsmaterials konnen ebenso in der Schneiderschen
Membran beobachtet werden. Dort kdnnen, abhéangig von der Operationsmethode und
dem Belastungszeitpunkt, unterschiedliche Maximalverschiebungen registriert werden.
Bei den Implantatbelastungen ohne zusatzlichen chirurgischen Eingriff bei Osseointegra-
tion wurde die Membran bis zu 26,4 um bewegt, bei den Implantatbelastungen nach in-
terner SBE ohne Einbringen von Augmentationsmaterial bis zu 25,6 um und mit Einbrin-
gen von Augmentationsmaterial bis zu 26,3 um. Nach lateraler SBE und anschlielender
Implantatbelastung konnten Membranverschiebungen bis zu 32,5 um gemessen werden
(s. Tab. 8 und 9). Bei der Sofortbelastung des Implantats nach ausschliel3licher Implanta-

tion liel3 sich die Membran bis zu 30,4 um bewegen (s. Tab. 8).
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Tab. 8: Ermittelte Hochstwerte der Implantat- und Membranverschiebung bei maximaler
Implantatbelastung mit 500 N in den klinischen Modellen (Modellabkirzungen s. Tab. 2
und Kapitel 3.1.2). Die markierten Werte stellen Extrapolationen dar.

Modell/Situation maximale Verschie- | maximale Verschie-
bung des Implan- | bung der Membran
tats (um) (um)
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 29,7 231
Km-025-L7, Sofortbelastung 35,5 25,9
Km-025-L9 28,9 25,6

Tab. 9: Ermittelte Hochstwerte der Implantat- und Membranverschiebung bei maximaler
Implantatbelastung mit 500 N in den idealisierten Modellen (Modellabkirzungen s. Tab. 3

und Kapitel 3.1.3).

Modell/Situation maximale Ver- maximale Ver-

schiebung des Im- schiebung der

plantats (um) Membran (um)
Im-10mm 21,3 16,8
Im-10mm, Sofortbelastung 28,4 19,3
Im-8mm-int-sbe 23,1 19,7
Im-6mme-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-4mme-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 Flache in N/mm? = 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 grof3ten Spannungen in der jeweiligen Implantatbohrung und
unmittelbarer Nahe dazu auf. In den Modellen mit einer ausschliel3lichen 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 ausschliel3licher Implantation konnten
Spannungen bis 723 MPa registriert werden. Generell lagen die maximalen Spannungs-
werte bei Sofortbelastung der Implantate deutlich hdéher als bei knécherner Einheilung der
jeweiligen Implantate (s. Tab. 10 und 11).

Abhangig von der Wahl der AM-Eigenschaften bei Osseointegration des Implantats an-
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
hoher 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 klrzeren Implantat héhere Spannungen entwickelten als in dem Modell
mit dem langeren Implantat (s. Tab. 10). Dies galt ebenso fur die kirzeren Implantate bei
Sofortbelastung. Zusétzlich konnten seitenabhéngig grol3ere Spannungen in den klini-
schen Modellen der rechten Kieferhalfte, unabhangig vom Belastungszeitpunkt, ermittelt
werden als in den Modellen der Gegenseite. Dort wurde jeweils der Zahn 13 entfernt, der
Knochen jedoch nicht aufgefullt, sodass sich hhere Spannungen entwickelten.

In den idealisierten Modellen mit unterschiedlicher RKH aber jeweils gleicher Implantat-
lange (9 mm) verhielten sich Knochenhéhe und Spannung nicht stringent umgekehrt pro-
portional zueinander. Allerdings konnten héhere 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 tGbrigen ideali-

sierten Modellen ermittelt wurden.
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Die lateralen Darstellungen der auf Hohe 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 gréf3ten Span-
nungswerten traten in der Kortikalis inselférmig verteilte Spannungsflachen bis 30 MPa
auf, die sich in den idealisierten Modellen bis zum frontalen und dorsalen Modellrand und
in den klinischen Modellen zusatzlich bis zum kranialen Modellrand ausdehnten. In den
klinischen Modellen zeigte sich zudem, dass sich kranial der Implantatbohrung Spannun-
gen im Kieferhdhlenboden 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 grof3flachig aus.

An den Aul3enseiten der Modelle erstreckten sich die Spannungen in der Kortikalis, aus-
gehend von den jeweiligen Implantatbohrungen, unterschiedlich weit nach lateral und me-
dial, aber immer grof3flachig, nach dorsal und frontal und reichten oftmals an den kranialen
Modellrand heran (s. Abb. 16, 18, 20, 22 und 24). An den Modellrandern kam es zu einem

Anstieg der Spannung.
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Spannung (MPa)

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

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 Nahe dazu auftretenden hohen Spannungen und die

Verteilung der Spannungen auf der lateralen Aul3enseite 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 Hohe des Implantats durchgeschnittenen Modells erméglicht die Ansicht der
in der Kortikalis auftretenden Spannungen, die sich vor allem in der Implantatbohrung und
in unmittelbarer Nahe dazu zeigen. Das Implantat ist ausgeblendet.
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Spannung (MPa)

P

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 Nahe dazu auftretenden hohen Spannungen und die

Verteilung der Spannungen auf der lateralen Aul3enseite 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 Hohe des Implantats durchgeschnittenen Modells Im-6mm-
int-sbe-am-1500 ermdglicht die Ansicht der in der Kortikalis auftretenden Spannungen,
die sich vor allem in der Implantatbohrung und in unmittelbarer N&he dazu zeigen. Das
Implantat wird nicht gezeigt.
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Spannung (MPa)

Abb. 20: Spannung im kortikalen Knochen bei axialer Implantatbelastung mit 500 N. Die
gitterartige Zeichnung der Elemente des Modells Im-6mme-int-sbe-am-1500 verdeutlichen
die in der Implantatbohrung und in unmittelbarer Nahe dazu auftretenden hohen Span-
nungen und die Verteilung der Spannungen auf der lateralen Aul3enseite 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 Héhe des Implantats ermdglichen die
Ansicht der in der Kortikalis auftretenden Spannungen. Sie zeigen sich vor allem in der
Implantatbohrung und in unmittelbarer Nahe dazu. Das Implantat ist nicht dargestellt.
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Spannung (MPa)

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 Nahe dazu auftretenden hohen Span-

nungen und die Verteilung der Spannungen auf der lateralen Auf3enseite 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 ermdglicht die Ansicht
der in der Kortikalis auftretenden Spannungen. Sie zeigen sich vor allem in der Implantat-
bohrung und in unmittelbarer Nahe dazu. Das Implantat ist ausgeblendet.

100

Spannung (MPa)

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 Nahe dazu auftretenden hohen Spannungen
und die Verteilung der Spannungen auf der lateralen Aul3enseite 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 (Modellabktrzungen 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. (Modellabkiirzungen s. Tab. 3 und Kapitel 3.1.3).

Modell/Situation Spannung in der Kortikalis (MPa)
Im-10mm 102
Im-10mm, Sofortbelastung 485
Im-8mme-int-sbe 98
Im-6mme-int-sbe-am-2000 107
Im-6mme-int-sbe-am-1500 109
Im-6mm-int-sbe-am-1000 112
Im-4mme-int-sbe-am-2000 110
Im-4mm-int-sbe-am-1500 116
Im-4mm-int-sbe-am-1000 122
Im-2mme-lat-sbe-am-2000 338
Im-2mme-lat-sbe-am-1500 348
Im-2mme-lat-sbe-am-1000 356
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4.3 Verzerrung

Die Verzerrung gibt das Verhaltnis einer LAngenanderung zur Ausgangslange an und ist
eine dimensionslose GroRe. Der Ubersicht halber wird allerdings oft die Einheit Strain
verwendet, wobei ein Strain 1.000.000 Mikrostrain sind. Ein Strain entspricht einer L&n-
genénderung von 100%. Die Verzerrung ist neben der einwirkenden Kraft auch abhéngig
von den Materialeigenschaften eines Gewebes (E-Modul). In den vorliegenden Situatio-
nen sind die Verzerrungen im spongiésen 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 tber den Werten, die in den Ubrigen idealisierten Model-
len ermittelt werden konnten, lagen, musste fiir jene Modelle zusatzlich eine andere Ska-
lierung gewahlt werden (O bis 10.000 pstrain, s. Abb. 26a, 27b und 29).

Die grof3ten Verzerrungen in der Spongiosa bei kndcherner Einheilung des Implantats
traten in dem Modell Km-014-L7 mit einem Wert von 26.850 pstrain (ausschliel3liche Im-
plantatbelastung) auf. Die geringsten Verzerrungen in der Spongiosa zeigten sich nach
interner SBE ohne Einbringen von AM in der Region 014 und einer gewahlten Implantat-
lange von 9 mm (8.566 pstrain). Bei Sofortbelastung des Implantats konnten Verzerrun-
gen in der Spongiosa bis zu 63.800 pstrain (Km-025-L7) registriert werden. Generell wie-
sen die Modelle nach Sofortbelastung deutlich héhere Werte auf als nach knécherner
Einheilung der Implantate (s. Tab. 12 und 13).

Die schon bei der Verschiebung und Spannung beschriebene umgekehrte Proportionalitat
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-4mme-int-sbe und in der Membran des Mo-
dells Im-6mme-int-sbe weisen dieses Merkmal ebenfalls auf (s. Tab. 13).

In den klinischen Modellen lie3en sich, genau wie bei der Spannung und unabhangig vom
Belastungszeitpunkt des Implantats, groRere Werte in der rechten Kieferhélfte bestim-
men. Sie traten dort im spongiésen 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 kndcherner Einheilung des Implantats gemein ist, dass die

grof3ten Verzerrungen in der Nahe der Implantatbohrung und/oder in den breiteren
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Gewindeschnitten der Implantatbohrung auftraten. In den idealisierten Modellen konnten
jedoch deutlich gleichmaligere 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 schragere Krafteinlei-
tung scheint die Erklarung daftir zu sein. Die Verzerrungen nehmen in den idealisierten
Modellen, mit Ausnahme des Modells mit einer RKH von 2 mm, zudem gleichmafiiger
nach frontal und dorsal ab und erreichen an den Modellrandern geringere Werte als in
den klinischen Modellen (s. Abb. 25 bis 29). Dieses Verteilungsmuster lasst 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 spongio-
sen Knochen dariber hinaus jedoch deutlich mehr Verzerrungen als bei Osseointegration
der Implantate festgestellt werden, die zudem ungleichméafiger verteilt auftraten. Dabei
wurden die grof3ten Verzerrungen an den Kontaktbereichen zwischen der Spanfrasung
im Knochen und den damit in Verbindung stehenden Anteilen des Implantats ermittelt.
AulRerdem breiteten sich die Verzerrungen deutlicher nach kranial (entsprechend der Be-
lastungsrichtung) aus (s. Abb. 29b) als bei knécherner Einheilung der Implantate.

Die von der Implantatbohrung ausgehenden Verzerrungen in der Spongiosa setzten sich
in Hohe und Verbreitung in dem jeweilig angrenzenden AM und der Schneiderschen
Membran fort. Die Spanne der Verzerrungen in dem Material (AM oder Eigenknochen)
zwischen Kieferhéhlenboden und Schneiderscher Membran reicht von 2.217 pstrain nach
interner SBE ohne zusatzliches Einbringen von AM (Modell Km-025-L9) bis 15.430 pstrain
nach lateraler SBE mit Einbringen von AM (Modell Im-2mm-lat-sbe-am-1000).

Es zeigten sich auch in den Augmentationsmaterialien héhere Verzerrungswerte in den
Gewindeschnitten und demnach mit Entfernung zum Implantat abnehmende Werte. In
den idealisierten Modellen erfolgte diese Abnahme gleichméRig, 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 lief3en sich nach knécherner Einheilung der Implantate Verzerrungen von
1.965 pstrain, nach ausschlief3licher Implantation in Regio 025 eines 7 mm langen Im-
plantats bis 15.290 pstrain, 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 pstrain und 3.163 pstrain (s. Tab. 12 und 13).

Nach interner SBE wiesen die, in den idealisierten Modellen medial und lateral des Im-
plantats, entstandenen Falten der Membran erhdhte Verzerrungen auf. In den klinischen
Modellen zeigte sich diese Verteilung in der mesial des Implantats befindlichen Falte der
Schneiderschen Membran. Abhangig von der RKH in den idealisierten Modellen erstreck-
ten sich die Verzerrungen in der Membran unterschiedlich weit in Richtung der kranialen
Modellrander, wobei mit abnehmender RKH die Verzerrungen weiter an die kranialen Mo-

dellrdnder heran reichten und im Modell Im-4mme-int diese stellenweise erreichten.

5.000 | |

Verzerrung (ustrain)

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
pstrain. Den Wert tUberschreitende Verzerrungen werden dementsprechend grau einge-
farbt. Durch Wahl einer Skalierung bis 7.500 pstrain in Abbildung 26a werden die Verzer-
rungen in diesem Bereich wiedergegeben. Deutlich werden die mesial der Implantatboh-
rung héheren und grof3flachiger auftretenden Verzerrungen im Vergleich zu den Verzer-
rungen distal der Implantatbohrung.
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7.500 ||

Verzerrung (ustrain)

5.000

Verzerrung (ustrain)

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 pstrain erlaubt die Beurtei-
lung der in Abbildung 25b grau eingefarbten Bereiche. Die grof3ten Verzerrungen in der
Spongiosa sind gelb eingeféarbt. Deutlich werden die mesial der Implantatbohrung hohe-
ren und grof3flachiger auftretenden Verzerrungen im Vergleich zu den Verzerrungen distal
der Implantatbohrung. In dem Modell Im-10mm (unten) prasentieren sich die grof3en Ver-
zerrungen in den breiten Gewindeschnitten der Spongiosa und unmittelbarer Nahe dazu.
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5.000 | |

Verzerrung (ustrain)

7.500

Verzerrung (ustrain)

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
Hohe 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 pstrain. Den Wert Uberschreitende Verzerrungen werden dement-
sprechend grau eingefarbt. In der unteren Abbildung erméglicht die Skalierung bis 7.500
pstrain die Beurteilung der in der oberen Abbildung grau eingefarbten Bereiche. Die me-
sial der Implantatbohrungen héheren und grol3flachiger auftretenden Verzerrungen im
Vergleich zu den Verzerrungen distal der Implantatbohrungen werden deutlich.
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5.000 | |

Verzerrung (ustrain)

5.000 | |

Verzerrung (ustrain)

Abb. 28a (oben) und 28b (unten): Schnittbilder der Modelle Im-8mme-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 Bildrandern reichen bis zu einem Wert
von 5.000 pstrain. Den Wert Uberschreitende Verzerrungen werden dementsprechend
grau eingefarbt.
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7.500 ||

Verzerrung (ustrain)

10.000

Verzerrung (ustrain)

Abb. 29a (oben) und 29b (unten): Schnittbilder der Modelle Im-2mme-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 pstrain, die der unteren Abbildung bis 10.000 pstrain. Den Wert Uberschreitende
Verzerrungen werden grau eingefarbt.
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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
(Modellabkirzungen s. Tab. 2 und Kapitel 3.1.2). Die markierten Werte stellen Extrapola-

tionen dar.

Modell/Situation

Verzerrung in

der Spongiosa

Verzerrung im
AM (ustrain)

Verzerrung in

der Membran

(ustrain) (ustrain)
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
(Modellabkirzungen s. Tab. 3 und Kapitel 3.1.3).

Modell/Situation Verzerrung in Verzerrung im | Verzerrung in
der Spongiosa | AM (ustrain) der Membran
(ustrain) (ustrain)
Im-10mm 10.870 2.164
Im-10-mm, Sofortbelastung 39.680 3.134
Im-8mme-int-sbe 10.870 2.973 3.790
Im-6mm-int-sbe-am-2000 8.992 9.323 3.453
Im-6mme-int-sbe-am-1500 9.259 3.994 4.072
Im-6mme-int-sbe-am-1000 9.576 9.822 4.091
Im-4mm-int-sbe-am-2000 10.390 3.818 5.309
Im-4mme-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 fur 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 Realitat nicht
im Gesamten nachstellen und ist daher immer kritisch als eine Naherung an die tatsach-
liche Situation zu betrachten. Wilhelm bemerkte in ihrer Arbeit tber die Biomechanik den-
taler Kurzimplantate, dass sich numerische Ergebnisse teilweise deutlich von den experi-
mentell gewonnenen Ergebnissen unterscheiden (Wilhelm, 2015). Die Forderung nach
Uberprufung der gewonnenen Ergebnisse durch experimentelle Untersuchungen und Un-
termauerung durch klinische Studien ist daher in Einzelfallen 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 ermgglichten Berech-
nung der Belastungen fanden die umgebenden anatomischen Strukturen, wie zum Bei-
spiel die Kiefergelenke, Gingiva, Muskulatur, Gefal3e und Nerven, keine Bertcksichtigung
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 wirde jedoch bedeuten, dass sich auf eine spezifische Situation beschrankt
wird, die jegliche Vergleichbarkeit ausschliel3t.

Die Wahl einer einzigen Operationsregion, in der die Atrophie, entsprechend dem Kklini-
schen Kenntnisstand, riickgangig gemacht wurde und in die identische Implantate in glei-
cher Ausrichtung positioniert wurden, ermdglicht demgegentber den Vergleich der Ergeb-
nisse. Die Ubereinstimmende Implantatausrichtung in den klinischen Modellen bietet
diese Moglichkeit ebenso. Damit wird der Forderung von Renouard und Nisand entspro-
chen, die in ihrer 2006 veroffentlichten Ubersichtsarbeit tiber den Einfluss von Implantat-
langen und —durchmessern auf das Implantatiberleben darauf aufmerksam machten,
dass kurze Implantate in einer schlechteren Knochenqualitat nicht verglichen werden soll-
ten mit langeren Implantaten, die in einem Knochen mit einer héheren Dichte und damit
besseren Qualitat inseriert werden. Stattdessen sollten jene in Verhaltnis gesetzt werden
mit der Situation nach Knochenaugmentation und Insertion eines langeren Implantats
(Renouard und Nisand, 2006).

5.1.2.2 Materialparameter

Da sich in der Literatur nur wenige und stark voneinander abweichende Angaben bezig-
lich eines E-Moduls fir das KEM Bio-Oss® finden lieRen, wurde sich fiir 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 fiir Bio-Oss® sowie der
fur den spongidésen Knochen eingestellte E-Modul in die Wahl der Materialeigenschaften
fur das Augmentations- und Knochenersatzmaterial in der vorliegenden Arbeit mit ein
(Kwon und Kim, 2006). In der Literatur fand sich auf3erdem kein Wert fir den E-Modul der
Schneiderschen Membran, sodass der fur 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 Stabilitdt der Gesamtstruktur.

Das KEM und AM genau wie die Schneidersche Membran und der kortikale und spongi-
0se Knochen wurden jeweils als abstrakte, homogene Strukturen modelliert, da sich eine
genauere Modellierung, wie oben bereits beschrieben, auf eine spezifische Situation be-

schrdnken wirde. Zudem ist es derzeit noch nicht méglich, eine Situation im Ganzen
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realistisch nachzustellen, ohne dass es zu einer erheblich langeren Rechenzeit kommt.
Diese Begrindungen lassen sich auch darauf Ubertragen, dass der Kortikalis und der
Schneiderscher Membran eine jeweils einheitliche Dicke zugeschrieben wurden.

Die Frage, ob bei einer internen SBE Uberhaupt KEM, beziehungsweise AM, eingebracht
werden soll, bleibt derzeit noch immer unbeantwortet (Deutsche Gesellschaft fur Zahn-,
Mund- und Kieferheilkunde, 2011). Jensen und Katsuyama beschreiben in ihrem , Treat-
mentguide“ des ITI, dass es in einigen Fallen ausreicht, die Schneidersche Membran an-
zuheben und sich den entstandenen Raum zwischen Membran und Kieferhéhlenboden
mit einem Koagulum fullen zu lassen. Durch dieses Vorgehen lasst sich ein Knochenzu-
wachs von 2 bis 3 mm erzielen. Bei daruiber liegenden bendtigten Knochenhéhen 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 veréffentlichte Vorlage (s. Tab. 1) aufgegriffen und bei Uber 2 mm ge-
wiunschten Knochenzuwachsen auf das Einbringen von Augmentationsmaterial zurick-

gegriffen.

5.1.2.3 Belastungsparameter

Die gewahlte Implantatbelastung mit 500 N stellt, wie in Kapitel 3.3 bereits angesprochen,
einen hohen Wert im Vergleich zu den physiologisch auftretenden, maximalen Kaukraften
dar (Kordaf3, 2006). In der Region der ersten Molaren treten die gréf3ten Krafte in der
Mundhdhle auf. Dies begrtindet sich unter anderem durch die Néahe der dort befindlichen
Zahne zu den kraftigen Kaumuskeln (M. masseter und M. pterygoideus medialis) und den
Kiefergelenken. In der Literatur finden sich Werte fur die durchschnittliche Kaukraft zwi-
schen 150 und 300 N (Kordaf3, 2006; Lehmann et al., 2011). Die maximalen Kaukrafte
bei Parafunktionen, wie zum Beispiel bei exzessivem Knirschen und Pressen (Bruxis-
mus), liegen allerdings mit durchschnittlich 500 bis 750 N deutlich héher und kénnen in
Einzelfallen sogar bis zu 1.000 N erreichen (Kordalf3, 2006; Nishigawa et al., 2001). Die in
der vorliegenden Arbeit gewahlte 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 Pramolaren-

regionen (014 und 025) diesen Wert zu wéhlen, wissend, dass die dort auftretenden
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Kaukréafte in der Realitat wahrscheinlich geringer ausfallen werden. In einem Modell fiihrte
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 tberdurchschnitt-
lich hohe Belastung allerdings den Grol3teil der Félle der in der Realitat auftretenden
Kaukrafte einschlief3t kann sie trotzdem als sinnvoll gewahlt bezeichnet werden.

Die einem Seitenzahn eigene Kauflache mit ihrem funktionell gepragten Relief ermdglicht
die im besten Fall optimale Okklusion eines tragenden Hockers in die Fossa des antago-
nistischen Zahns (Kordal3, 2006). Allerdings okkludieren die Z&dhne wéahrend des Kauvor-
gangs nicht nur statisch und passiv in einer reinen kranial-kaudal-gerichteten Bewegung,
sondern beteiligen sich an der komplexen Steuerung mastikatorischer Funktionen
(Kordalf3, 2006). Wahrend der circa 12 bis 15 Kauzyklen, die dem Schlucken der Nahrung
vorausgehen, durchlauft der Unterkiefer verschiedenste Bewegungen (Kombinationen
aus Offnungs- und SchlieRbewegungen, Latero- und Mediotrusionen sowie Pro- und Ret-
rusionen). In den letzten Zyklen vor dem Schlucken treten dartiber hinaus in 30 bis 90%
der Falle Zahnkontakte auf (Kordaf3, 2006). Diese Aneinanderreihung von Kauzyklen
muindet in einem flir jeden Menschen individuellen Kaumuster und ist selbst bei nachei-
nander registrierten Kaubewegungen nicht identisch. Dies erschwert die Nachahmung ei-
ner Belastungssituation der Zahne und Implantate im Mund nicht nur, sondern wirde die
Vergleichbarkeit zu anderen Belastungssituationen ausschlieRen. Daher wurden in der
vorliegenden Arbeit vergleichbare Vereinfachungen im Sinne einer rein axialen Implantat-
belastung gewahilt.

Neben der Krafth6he und -richtung spielen jedoch auch die Kraftdauer und der Zeitpunkt
der Implantatbelastung eine entscheidende Rolle fir das biomechanische Verhalten, und
letztendlich fur den Erfolg, eines Implantats (Strub et al., 2011a). Der Definition der
Osseointegration entsprechend, simulierte man im Rahmen dieser Arbeit eine verzdgerte
Belastung des Implantats, bei der sich die Implantatoberflache in direktem, funktionellen
und strukturellen, Verbund zu dem Knochen befindet (Branemark et al., 1985). Im klini-
schen Alltag entspricht dies einem Stadium einer Einheilung in der Maxilla nach ungefahr
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 fur Implantologie, 2014).
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Dabei besteht bei Uberbelastung des Implantats in Form von Mikrobewegungen innerhalb
der Einheilungsphase die Gefahr des Ausbleibens einer knéchernen Einheilung und des
bindegewebigen Einschlusses des Implantats (Strub et al., 2011a; Szmukler-Moncler et
al., 2000). Bis zur Einfiihrung des ,Branemark-Protokolls“ 1977 war die Sofortbelastung
weit verbreitet. Grundlage dessen war die Ansicht, dass unmittelbare Knochenstimulation
den Verlust krestalen Knochens verhindern wirde (Szmukler-Moncler et al., 2000).

Im Sinne der Patienten wird heutzutage oft versucht, den Zeitraum der Einheilungsphase
zu verkirzen. Durch verbesserte Implantatoberflachen, eine sorgfaltige Patientenselek-
tion und hohe Erfahrung des Operateurs lie3en sich laut Esposito et al. das Risiko des
Implantatverlustes minimieren, wobei die Primarstabilitat des Implantats der wichtigste
Faktor fur eine erfolgreiche Osseointegration darstelle (Esposito et al., 2013). FUr die
Primarstabilitat des Implantats entscheidend sind die Knochenqualitat und -quantitat. Der
primare Kontakt zwischen Knochen und Implantat ist bei einem dichteren Knochen dem-
entsprechend grol3er als bei einem Knochen niedrigerer Qualitat und fihrt zu einer hohe-
ren Primarstabilitat und Uberlebensrate des Implantats (Aktas, 2012). Dies sollte insbe-
sondere bei Insertionen von Implantaten in den maxillaren Knochen bertcksichtigt wer-
den, da dort aufgrund der tUberwiegend spongidsen Knochensubstanz von vornherein
eine ungunstigere Voraussetzung fur das Implantatiiberleben herrscht.
Szmukler-Moncler et al. betonen dartber hinaus, dass die Sofortbelastung per se nicht
verantwortlich sei fur eine bindegewebige Einheilung des Implantats, sondern dass viel-
mehr das Ausmalf der Mikrobewegungen verantwortlich seien fir die Knochenreparation.
Mikrobewegungen zwischen 50 um und 150 pm scheinen die erfolgreiche Osseointegra-
tion eines Implantats nicht zu stéren (Szmukler-Moncler et al., 2000).

Diskutiert werden muss in besonderem Mal3e die Sofortbelastung langenreduzierter Im-
plantate. Wahrend beispielsweise Anitua in seinem 2017 veroffentlichten Review der So-
fortbelastung eines im maxillaren Knochen inserierten Implantats keinen negativen Ein-
fluss auf das Implantatiberleben und den Verlust periimplantaren Knochens zuschreibt,
aufern sich andere Autoren zwar vorsichtiger aber dennoch ahnlich positiv (Anitua, 2017).
Alvira-Gonzélez et al. erachten die Sofortbelastung kurzer Implantate als geeignete Be-
handlungsalternative bei Freiendsituationen und starker Knochenresorption, besonders,
wenn sie mit lAngeren Implantaten verblockt werden (Alvira-Gonzélez et al., 2015). Ein

positives Fazit ziehen ebenfalls Ayna et al. und Degidi et al., berichten allerdings auch



72

von einem erhohten marginalen Knochenverlust bei Sofortbelastung kurzer Implantate
(Ayna et al., 2019; Degidi et al., 2007). Beachtenswert ist in dem Zusammenhang, dass
bisher keine Leitlinie verfigbar ist, die in der Einschatzung der Sofortbelastung kurzer
Implantate richtungweisend ist. Dies mag daran liegen, dass bisher keine langfristigen
Studien den Vor- oder Nachteil dieses Verfahrens belegen kdnnen. Dies fihrt zu der For-
derung, dass man die positiven AuBerungen zum Implantatiiberleben 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 &hnliche Grél3enverhaltnisse der Maximalwerte flir die Verschie-
bung des Implantats, die Spannung in der Kortikalis und fiir die Verzerrung im spongiésen
Knochen, Augmentationsmaterial und der Schneiderschen Membran auf. Auffallig sind
jedoch die klinischen Modelle der rechten Kieferhalfte und insbesondere die Situation
nach Belastung des 7 mm langen Implantats. Es konnten dort die h6chsten 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
fur die maximale Spannung im kortikalen Knochen bei Osseointegration des Implantats
liegt beispielsweise mit 172 MPa 20% Uber dem Wert der Gegenseite (Km-025-L7) und
40% uber dem Maximalwert nach ausschlief3licher Implantation eines 9 mm langen Im-
plantats in Regio 016. Noch groRer fallen die Unterschiede der Maximalwerte fur die Ver-
zerrungen im spongitésen Knochen aus. Fir das klinische Modell der rechten Seite liegen
die Maximalwerte nach Osseointegration des Implantats 60% tber den Werten, die in den
beiden anderen Modellen nach ausschliel3licher Implantatbelastung festgestellt werden
konnten. Bei Betrachtung der Verzerrungsverteilung im Knochen der klinischen Modelle
der rechten Kieferhalfte fallt 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 Ausmal3 ausschlief3lich in diesen Modellen auftritt, lasst sich
daraus schliel3en, dass die leere Alveole mesial der Implantatbohrung Ursache dieser

Feststellungen ist. Bei einem gleichmafig dicken, das Implantat umgebenden Knochen
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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 bericksichtigt 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 unabhangig von einer
vorherigen zuséatzlichen Operationsmethode (interne oder laterale SBE), weitreichend be-
ansprucht. Da die Modelle eine Gr63e von ungefahr 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 Realitat durchaus eine Verteilung auf die ferneren Strukturen stattfinden
wiurde.

Bei Unterscheidung der Belastungssituationen ohne das zusatzliche 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 abhangig vom Volumen des Materials zwischen Schneiderscher Memb-
ran und Kieferhhlenboden die Verzerrungen (bei gleichem Einheilungsstadium) unter-
schiedlich hoch ausfallen. Wahrend die Verzerrungswerte in dem ,neu gebildeten® Kno-
chen der klinischen Modelle und dem idealisierten Modell mit einer Alveolarfortsatzhthe
von 8 mm zwischen 2.217 und 2.973 pstrain liegen, erreichen sie in den idealisierten Mo-
dellen mit den Restknochenhdhen von 4 mm und 6 mm Werte von 3.994 pstrain und 4.329
pstrain. 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-
h6he von 6 mm steigen die Maximalwerte mit 9.323 pstrain aul3ergewohnlich hoch an.
Bei Beurteilung der Implantatverschiebungen lasst sich eine umgekehrte Proportionalitat
zwischen der RKH und der maximal moglichen Implantatverschiebung nach einer Belas-
tung mit 500 N erkennen, wobei die Verschiebung mit zunehmender Alveolarfortsatzh6he
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 hthere 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 spongiosen Knochen zeichnet sich kein
eindeutiges Verhaltnismuster ab.

Der Vergleich zwischen der biomechanischen Belastung der beteiligten Strukturen nach
interner und lateraler SBE zeigen einige Auffalligkeiten. Die Spannungswerte im kortika-
len Knochen des Modells mit einer RKH von 2 mm liegen im Schnitt dreimal héher als in
den Modellen mit einer RKH von 4 mm und 6 mm. Ebenso verhélt es sich bei Betrachtung
der Verzerrungswerte in der Spongiosa (im Schnitt um das zwei- bis 2,5-fache erhéht).
Die maximale Implantatverschiebung des Modells nach lateraler SBE reiht sich hingehen
linear in die Werte der Modelle nach interner SBE ein.

Auffallig sind zudem die, wie oben bereits angesprochen, ungleichméafigen Verteilungen
der Verschiebungen im Modell. Dies lasst sich durch die Angulation und schréagere Belas-
tung des Implantats im Verhaltnis zum umgebenden Knochen erklaren.

Dadurch, dass das eingebrachte AM zudem keine einheitliche Dicke besitzt, treten im AM
ebenfalls ungleichméfiigere Verzerrungen auf als in den AM der Modelle nach interner
SBE.

Die Erstellung der klinischen Modelle ermdglicht den direkten Vergleich zwischen der Be-
lastungssituation eines 7 mm langen und eines 9 mm langen Implantats bei gleicher Rest-
knochenhdhe. Dabei zeigen die kurzen Implantate in allen betrachteten Parametern ho-
here Werte als die langeren Implantate. Die bereits angesprochenen, auffallig hohen
Werte und deren besondere Verteilung in den Modellen der rechten Kieferhéalfte verdeut-
lichen, wie wichtig eine gleichmaRige, qualitativ hochwertige, das Implantat umgebende
Knochenschicht fir das Vermeiden von Spannungs- und Verzerrungsspitzen ist. Dabei
scheinen die Umstande kirzeres Implantat und benachbarte leere Alveole in dem Klini-
schen Modell dieser Kieferhalfte gemeinsam eine deutliche Zunahme der Verschiebungs-
, Spannungs- und Verzerrungswerte zu bewirken.

Allen Modellen gemein ist, dass die grof3ten Verzerrungen in der Nahe der Implantatboh-
rung und/oder in den breiten Gewindeschnitten der Implantat-Bohrung auftraten. Die ide-
alisierten Modelle weisen jedoch deutlich gleichméaRigere 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 schrageren Krafteinleitung in den Knochen liegen. Diese Erkenntnisse zei-
gen, dass die Implantatgeometrie einen grof3en Einfluss auf das biomechanische Verhal-
ten des Implantats hat.

Nach Sofortbelastung der Implantate zeigen sich deutliche Unterschiede in der biomecha-
nischen Belastung der periimplantaren Gewebe im Vergleich zu einer verzogerten Belas-
tung nach Osseointegration. Allgemein gilt, dass die Parameter Implantatverschiebung,
Spannung im kortikalen Knochen und Verzerrung in der Spongiosa deutlich héher liegen
als die Werte bei verzdgerter Belastung. Die Werte nach Sofortbelastung der kurzen Im-
plantate sind dartuber hinaus deutlich héher als die der langeren 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
Langsverschiebung. Die Implantate gleiten entlang der Implantatbohrungen also tiefer in
den Knochen hinein.

Die Lokalisationen der in der Kortikalis auftretenden Spannungen ahneln denen bei ver-
zogerter Implantatbelastung. Die Verteilung ist allerdings deutlich ungleichmaRiger.
Ebenso verhalt es sich bei der Verzerrung in der Spongiosa. Wahrend sie sich bei der
verzogerten Belastung vor allem in den breiten Gewindeschnitten und in unmittelbarer
Nahe dazu zeigen, treten sie bei Sofortbelastung zusatzlich kranial der Gewindeschnitte
und Implantatspitze auf. Zudem bilden sich Verzerrungsspitzen im Kontaktbereich zwi-

schen der Spanfrasung des Implantats im Knochen und der jeweiligen Implantatanteile.

5.3 Einordnung der Ergebnisse in die Literatur

5.3.1 Die Knochenbelastung

In seiner 2003 veroffentlichten Uberarbeitung der Mechanostat-Hypothese, die die Adap-
tation des Knochens auf mechanische Reize beschreibt, definiert Frost Grenzwerte fur
die Be- und Uberlastung 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 fugt Frost den Grenzwert von 1 bis 2 MPa, beziehungsweise 50 bis 100
pstrain, 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 pstrain. Oberhalb von circa 20 MPa und bis
60 MPa, beziehungsweise 3.000 pstrain, kommt es zu einer ,milden“ Uberlastung des
Knochens, in denen sich Mikrolasionen im Knochen akkumulieren kénnen und eine Spon-
tanfraktur begtinstigen. Bei einer Belastung des Knochens mit ungefahr 120 MPa oder
25.000 pstrain 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 Uberlastung des Knochens eingeordnet werden, zeigt sich, dass alle Werte fiir
die Spannung im kortikalen Knochen oberhalb des Bereiches liegen, in denen ein ,Remo-
delling“ des Knochens stattfindet. Diese Uberbelastung des Knochens wiirde dement-
sprechend zu Mikrolasionen fuhren und Spontanfrakturen fordern. In drei Modellen bei
Osseointegration der Implantate und allen Modellen nach Sofortbelastung der Implantate
treten dartiber hinaus Spannungen Gber 120 MPa auf. In diesen misste 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 pstrain) einordnen. Mit dem Wert von 26.850 pstrain 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 wirde.

In ihrer 2009 vero6ffentlichten Finite-Elemente-Studie Uber die Lastverteilung am Implan-
tathals von Feingewindeimplantaten untersuchten Rahimi et al. ebenfalls die nach Implan-
tatbelastung im periimplantaren Knochen errechneten Parameter Implantatverschiebung,
Verzerrung im spongidsen Knochen und Spannung in der Kortikalis (Rahimi et al., 2009).
Dabei wahlten 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 Implantatlange, den Implantatdurchmesser, die Dicke des kortikalen Knochens,

den Belastungszeitpunkt und die Hohe des Kaudrucks kdnnen 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 spongidsen Knochen zeigten allerdings ein gleiches Verteilungs-
muster. Die Autoren wiesen zudem den Einfluss der Implantatgeometrie auf die Belastung

des periimplantaren Gewebes nach (Rahimi et al., 2009).

5.3.2 Die Implantatlange

Numerische Untersuchungen tUber das biomechanische Verhalten von (Kurz-) Implanta-
ten liefern hilfreiche Erganzungen fur die Bewertung von Kurzimplantaten. Bourauel et al.
kamen 2012 in ihrer Studie Uber das biomechanische Verhalten von Mini- und Kurzim-
plantaten zu dem Schluss, dass die Knochenbelastung bei Einsatz von Kurzimplantaten
im Vergleich zu Implantaten mit Standardlangen héher ausfallt (Bourauel et al., 2012).
Dies deckt sich mit den Ergebnissen der vorliegenden Arbeit. Die Kurzimplantate (LaAnge
von 7 mm) verursachten hohere Spannungen im kortikalen Knochen als langere Implan-
tate (9 mm). Darlber hinaus traten im umgebenden spongidésen Knochen hohe Verzer-
rungen auf. Langfristig konnen sowohl die hohen Spannungen als auch Verzerrungen zu
einem verstarkten marginalen Knochenverlust fuhren, der den Erfolg der Behandlung ge-
fahrden kann.

Einige Autoren stellen die Kurzimplantate aufgrund der vor allem in der jingeren Ge-
schichte notierten hohen Uberlebensraten mit den langeren Implantaten gleich und sehen
sie als geeignete Alternative zu Knochenaugmentationen und Insertion l&angerer Implan-
tate (Kotsovilis et al., 2009; Thoma et al., 2018). Unbestritten ist, dass die Insertion von
Kurzimplantaten eine reizvolle Losung fur die Falle ist, in denen keine Knochenaugmen-
tationen durchfiihrbar sind. Den Kurzimplantaten wird jedoch vielfach eine héhere Varia-
bilitat und gréRere Unberechenbarkeit in Bezug auf ihre Uberlebensraten nachgesagt (Pa-
paspyridakos et al., 2018). Daher fordern einige Autoren die bisher vorliegenden Ergeb-
nisse mit Vorsicht zu behandeln und weitere klinische Studien mit langeren Beobach-

tungszeitraumen 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 starker belasten als Standardimplantate in der gleichen Operationsregion in Kombi-
nation mit einer internen Sinusbodenelevation. Dabei spielen neben der Knochenquantitat
auch die Knochenqualitat und Implantatgeometrie eine tberaus wichtige Rolle.

In der klinischen Anwendung kdnnten eine Erhéhung der Anzahl gesetzter Kurzimplantate
und/oder eine Verblockung von Implantaten unterschiedlicher Langen Moéglichkeiten sein,
die Knochenbelastungen zu reduzieren.

Die Restknochenhdhe in der Implantationsregion hat direkten Einfluss auf die Spannungs-
und Verzerrungswerte sowie die Implantabeweglichkeit im Knochen. Bei grél3erem Kno-
chenangebot reduziert sich die Belastung im Knochen deutlich. Je nach Restknochen-
hohe bestehen die Optionen eine Sinusbodenelevation Uber einen internen oder einen
lateralen Weg durchzufuihren. 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 zunachst einheilt und die Implantatinsertion in einem Folgeeingriff stattfin-
det, konnte demnach zu einer Reduktion der Belastung im Gewebe beitragen und die
Implantateinheilung positiv beeinflussen. Dies gilt ebenso fur die laterale SBE, bei der
unter Umstanden noch groRere Materialvolumina eingebracht werden.

Bei Sofortbelastung der Implantate traten deutlich héhere und ungleichmafig verteilte
Spannungen und Verzerrungen sowie Implantatverschiebungen im Knochen auf. Da Mik-
robewegungen uUber 150 um eine bindegewebige und damit erfolglose Implantation zur
Folge haben kdnnen, sollte besonders in der Maxilla mit ihrer spongiésen Knochensub-
stanz den Implantaten eine ausreichende Einheilungszeit gegeben werden. Bei nach
Zahnverlust verminderter Qualitat des Knochens und eventuell gleichzeitig auftretender,
altersbedingter Involution dessen sollte ebenfalls eine verzdgerte Implantatbelastung an-
gestrebt werden.

Die in der vorliegenden Arbeit gewéahlte Implantatbelastung in Hoéhe von 500 N ist ver-
gleichbar mit den Kraften in der Mundhéhle 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, mogliche Verblockung, nachtliche Aufbissschiene und ausrei-
chende Einheilungszeit geachtet werden. Die Sofortbelastung eines Kurzimplantats ist bei
dieser Patientengruppe als kontraindiziert anzusehen. Eine vorherige Behandlung der
kraniomandibularen Dysfunktion erhdoht den Erfolg der nachfolgenden Versorgung. Die
Patienten sollten aufgrund des ungunstigeren biomechanischen Verhaltens der Kurzim-
plantate tGber die damit in Verbindung stehenden Risiken aufgeklart werden. Diese Auf-
klarung schliel3t selbstverstandlich alle Gbrigen Patienten ein, die nicht unter kranio-
mandibuldren Dysfunktionen oder anderen Pathologien leiden. Der Einsatz von Kurzim-

plantaten sollte bei ihnen allerdings mit h6heren 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. Dafur wurden ausgehend von einer digitalen Volumentomographie eines/-r Pati-
enten/-in neun Oberkieferteilmodelle erstellt, in die jeweils ein Implantat inseriert wurde.
Die Wahl unterschiedlicher Knochenhéhen, Operationsregionen, Augmentationsverfah-
ren, Implantatlangen und Einheilungsstadien ermdglichte es, vergleichbare Situationen zu
erstellen, in denen eine sofortige oder verzogerte ausschlie3liche 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 tiber einen konstruierten, auf Hohe der Implantatschulter befindlichen
Mittelknoten und starre Verbindungselemente auf alle Knoten der Implantatschulterober-
flache Ubertragen 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 Mafl3 Uberbelastet wurde. Die Spannungen betrugen zwi-
schen 98 MPa und 723 MPa. Die Verzerrungen reichten von 8.566 pstrain bis 63.800
pstrain. DarUber hinaus belasteten Kurzimplantate den Knochen aus biomechanischer
Sicht starker 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 Kieferhalfte nach Implantatbelastung
des 9 mm langen Implantats 101 MPa, wobei eine Implantatverschiebung von 28,9 pm
berechnet wurde. Bei Verwendung des 7 mm langen Implantats wurden Spannungen bis
136 MPa und eine Implantatverschiebung von 29,7 um festgestellt. Dies hebt die Bedeu-
tung eines vorsichtigen Einsatzes von Kurzimplantaten bei unter Bruxismus leidenden
Patienten hervor. Die Sofortbelastung eines Implantats erhoht die Belastung der periim-
plantdren Gewebe im Vergleich zu einer verzdgerten Implantatbelastung nach Osseoin-
tegration deutlich und sollte, soweit mdglich, im Oberkiefer und besonders bei Bruxismus-

Patienten vermieden werden, um eine komplikationslose Einheilung des Implantats
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gewabhrleisten zu konnen. Eine zweizeitige Vorgehensweise im Rahmen einer umfangrei-
chen internen und lateralen Sinusbodenelevation ermdglicht eine Reduktion der Span-
nungs- und Verzerrungswerte im umgebenden Knochen und bietet den Vorteil, eine opti-
male Implantatpositionierung im Folgeeingriff erreichen zu kénnen.

Die Ergebnisse der biomechanischen Eigenschaften dentaler Implantate, die mithilfe der
Finite-Elemente-Analyse gewonnen wurden, zeigen, dass die Knochenquantitat, -qualitat,
Implantatlange, -geometrie und der Belastungszeitpunkt eines Implantats grof3en Einfluss
auf das biomechanische Verhalten eines Implantats und die Belastung der periimplanta-
ren Gewebe haben. Dabei hilft die Finite-Elemente-Analyse zum Verstandnis des Implan-
tatverhaltens in der klinischen Anwendung beizutragen.
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