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© Im ersten Teil dieses Beitrags wurden die

Einsatzméglichkeiten numerischer Metho-
den in der zahnarztlichen Behandlungs-
planung auf der Basis von dreidimensi-
onalen Patientendaten vorgestellt. Dabei
wurde zunachst das Grundprinzip der Fi-
nite-Elemente-Methode (FEM) erlautert,
bei der ein Korper in eine Vielzahl kleiner
mechanischer Elemente zerlegt wird.
Unter Annahme bestimmter biomecha-
nischer Bedingungen konnen mit dieser
Methode auch zahnmedizinische Frage-
stellungen simuliert werden. Die Anwen-
dung auf die kieferorthopadische Behand-
lungsplanung wurde bereits ausfiihrlich
beschrieben. In diesem zweiten Teil folgen
nunmehr Beispiele aus der zahnarztlichen
Prothetik und der zahnarztlichen Implan-
tologie.

Biomechanische Analyse eines
Geschiebesystems

Seit Uber einem halben Jahrhundert werden
in der zahnarztlichen Prothetik Geschiebesysteme
eingesetzt, um insbesondere die stark verkiirzte
Zahnreihe mit einer herausnehmbaren Teilprothe-
se zu erganzen und das Kausystem funktionell wie-
derherzustellen. Fiir den klinischen Erfolg von Ver-
ankerungselementen sind neben einer geeigneten
Indikationsstellung biologische, werkstoffkundliche
und konstruktionstechnische Parameter ausschlag-
gebend® % 1. Bei Prizisionsgeschieben sollte die zu
versorgende Zahn- / Ankerkrone eine gewisse Min-
desthdhe aufweisen, damit zwischen den Patrizen und
Matrizen sowohl eine ausreichende Friktionsfliche
vorhanden ist, als auch diese dauerhaft funktionsfahig
bleibt.

Anwendung numerischer Methoden in

Computersimulation kieferorthopadischer, implantologischer
und prothetischer Behandlungsaufgaben

Christoph Bourauel, Susanne Reimann, Alireza Rahimi, Ludger Keilig (Teil 2)

Ziel dieser Untersuchung war es, die intraoralen
mechanischen Belastungen eines Geschiebesystems
im klinischen Alltag und die biomechanischen Belas-
tungen von Ankerzahn und prothesentragender Mu-
kosa mithilfe der Finite-Elemente-Methode zu analy-
sieren. Hierfiir wurde ein aktuelles Geschiebesystem
(Mini-SG PLUS, Cendres & Métaux, CH-Bienne)
ausgewdhlt, fiir das verschiedene Modifikationen
der Matrizen- beziehungsweise Patrizenkonstruktion
vorgenommen wurden (Abb. 6). Bei der Erstellung
der FE-Modelle wurde besonderes Augenmerk auf
eine anatomisch korrekte Modellierung der biome-
chanisch relevanten Strukturen, insbesondere der
Weichgewebe, gelegt.

Abb. 6: Drei der untersuchten Geometrievarianten des
Geschiebes Mini-SG PLUS.

FE-Modell des Unterkiefers und
der Prothese

Zur Untersuchung des Lastverhaltens verschie-
dener Geschiebesysteme im klinischen Einsatz wur-
de das FE-Modell eines Unterkiefers erstellt, der nur
noch mit Schneide- und Eckzihnen bezahnt war. Um
die GroBe des resultierenden FE-Modells zu reduzie-
ren, wurde unter Annahme einer Symmetrie lediglich
die linke Kieferhilfte modelliert (Abb. 7).

Basis des erstellten Modells war wiederum der
in Teil | des Beitrags erwahnte Datensatz. Nach Ent-
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Abb. 7: FE-Modell einer Unterkieferhalfte mit Restbe-
zahnung im Frontbereich und einer Freiendprothese im
Seitenzahnbereich. Die Prothese ist iiber ein Geschie-
be am Zahn 33 verankert. Die Patrize wurde als an die
Goldkrone angegossen modelliert und die Matrize in die
Prothese eingebettet.

fernen der Zihne 34 bis 38 wurde die Oberfliche
der Mukosa im anterioren Bereich geglittet und so
weit abgesenkt, dass sie der klinischen Situation mit
einer Atrophie infolge des Zahnverlustes entsprach.
Darunter wurde unter Annahme einer Schleimhaut-
dicke von [,0 bis 2,4 mm der atrophierte Knochen
modelliert. Die Modellierung der Schleimhaut er-
laubte eine federnde Abstiitzung der noch zu model-
lierenden Prothese entsprechend der klinischen Si-
tuation. Das fiir die Beweglichkeit der verbleibenden
Zihne 31 bis 33 entscheidende PDL wurde mit einer
angenommenen konstanten Dicke von 0,2 mm im
Ubergang von Zahn und Knochen modelliert. Die fe-
dernde Abstiitzung der Prothese auf der Mukosa so-
wie die erhohte Beweglichkeit des Zahnes durch Be-
riicksichtigung des PDLs gewihrleisten die korrekte
Beriicksichtigung der biomechanischen Aufhidngung in
der klinischen Situation.

Auf dem Unterkiefer-Modell wurde entspre-
chend der klinischen Indikation eine Freiendprothe-
se modelliert, die mit dem zu untersuchenden Ge-
schiebe an Zahn 33 fixiert wurde. Die Prothesenbasis
wurde direkt auf der atrophierten Mukosa model-
liert, sodass in der Simulation von einem perfekten
Sitz auszugehen ist. Der Einfluss einer mangelhaften
Kongruenz von Prothese zu Prothesenlager auf das
Lastverhalten ist selbstverstindlich nicht zu vernach-

lassigen, stand jedoch zunichst nicht im Fokus dieser
Untersuchung.

In der Detailansicht der Abbildung 7 ist die Ver-
bindung von Prothese und Ankerzahn (iber das Ge-
schiebe zu erkennen. Die Matrize wurde in die Pro-
these eingelassen, die Patrize wurde mit der Krone
des Ankerzahns verbunden. Zur Untersuchung und
zum Vergleich verschiedener Geschiebesysteme
mussten demnach nur die Verbindungen Matrize /
Prothese und Eckzahnkrone / Patrize mit geringem
Aufwand neu modelliert werden. Die Materialpara-
meter fiir die Simulationen wurden den Herstelleran-
gaben beziehungsweise der Literatur''! entnommen
(Tabelle 2).

Querkontraktions-
zahl p

20GPa 030

Knochen
(nicht differenziert

=

Prothese
(PalaPress)

Patrize und Krone
(Ceramicor)

Matrize
(Titanium Grade 2)

Aktivierschraube
(Ti Grade 4)

Retentionselement :
(Polymer)

Tabelle 2: Materialeigenschaften von Zahn, Knochen,
PDL, Prothese und Geschiebe. Zahn und Knochen wurden
nicht differenziert in Schmelz / Dentin beziehungsweise
Kortikalis / Spongiosa.

Zur Simulation der Belastung der Geschiebe, der
Mukosa und des Ankerzahns im klinischen Einsatz
wurden zwei Lastfille definiert: BeiBen im Eckzahn-
bereich und Kauen im Molarenbereich. Hierzu wur-
de die Prothese entweder im Bereich des Zahnes 34
oder im Bereich des Zahns 36 mit definierten Kriften
von 100 N von koronal belastet (Abb. 7). Belastung
mit Kriften von circa 100 N werden in der Litera-
tur als typisch fiir klinische Belastungssituationen wie
Kauen oder Schlucken beschrieben!'? 31,

DIGITAL_DENTAL.NEWS ¢ |. Jahrgang » Oktober 2007

o7



Ergebnisse und Diskussion

Ein Teil der Ergebnisse ist in Abbildung 8 zusam-
mengefasst. Dabei zeigt Abbildung 8a die berechne-
ten Spannungen in den verschiedenen Patrizenvarian-
ten in farblich kodierter Darstellung am Beispiel der
Simulation des BeiBens im Eckzahnbereich. Um die
Verteilung der Spannungen deutlicher zu zeigen, wur-
de die Farbskala einheitlich auf 250 MPa skaliert. Im
Referenzgeschiebe (Abb. 8a, links) kam es bei dieser
Belastung zu zwei voneinander abgegrenzten Span-
nungsbereichen. So wurden an der Oberseite des
Funktionszylinders Spannungen von bis zu 450 MPa
ermittelt, im oberen Bereich des Halses wurde in
einem groBeren Areal eine Spannung von 180 bis
270 MPa ermittelt. Eine derartige groB3flachige Belas-
tung kann insbesondere bei der Belastung des Hebel-
arms sowie der Oberseite des Funktionszylinders in
kritischen Féllen zu einem Versagen des Geschiebes
fihren. Diese kritische Situation wurde mithilfe der
Designvarianten des Geschiebes (Abb. 8a, mitte und
rechts) entschirft. Durch die eingefiigte Fiihrungsrille
wird die Lasteinleitung durch die Matrize im Wesent-
lichen in diesem Bereich aufgefangen und vom Hals-
bereich fortgeleitet. Die Bruchgefahr ist hier deutlich
reduziert.

Abbildung 8b fasst die biomechanischen Ergeb-
nisse fiir das Referenzgeschiebe bei Bei3en im Pramo-
larenbereich und Kauen im Molarenbereich zusam-
men. Die beiden linken Bilder in Abbildung 8b stellen

die Spannungsverteilung im PDL des Ankerzahns dar,
die rechten Bilder zeigen die Belastung (Kompressi-
on) der Mukosa unter der Prothese — jeweils wieder
in farblicher Kodierung. Hier ist zu erkennen, dass im
Falle des BeiBens (Abb. 8b, ganz links) die Spannung
im Zahnhalteapparat des Eckzahns deutlich hoher ist
als beim Kauen. Dafiir zeigt sich lediglich eine schwach
punktuelle Deformation der Mukosa unterhalb des
Pramolaren der Prothese. Beim Kauen wird die Belas-
tung zum wesentlichen Teil durch die Mukosa abge-
federt (Abb. 8b, ganz rechts). Die grofBflachige Kom-
pression um bis zu 20 % fiihrt dabei zu einer deutlichen
Reduktion der Spannungen im PDL des Eckzahns. In
allen simulierten Lastfallen blieben die Deformationen
und Spannungen sowohl im Zahnhalteapparat als auch
in der Mukosa stets im physiologischen Bereich.

Das vorgestellte Beispiel zeigt, dass mit derartigen
Simulationsmodellen nicht nur eine eventuell gefihr-
liche Belastung von Prothesen oder Halteelementen
ebenso erkannt und gegebenenfalls vermieden wer-
den kann, wie die biomechanischen Belastungen der
anatomischen Strukturen, die sich durch Einbringen
eines Zahnersatzes gegeniiber der natiirlichen Situa-
tion drastisch @ndern.

Analyse der Knochenbelastung
um Dentalimplantate

Die Implantologie hat das Spektrum zahnarztlich-
prothetischer Versorgungen in ganz entscheidendem

Db ¥V

e —

Abb. 8a: Darstellung der berechneten Spannungen in den ver-
schiedenen Patrizenkonfigurationen. Die héchsten Belastun-
gen entstanden jeweils im Halsbereich, dem Ubergang vom
Funktionszylinder in die Fiihrungsrillen. Bei der Ausgangsge-
ometrie (links) zeigte sich insbesondere eine groRfliachige
Belastung im gesamten Hals. Dies kann gdf. zu einer Materi-
aliiberlastung mit Bruchgefahr fiihren. Bei den Geometrie-
varianten stiitzte sich die Prothese im oberen Bereich der
abgerundeten Fiihrungsrille ab.

Abb. 8b: Biomechanische Belastung des Parodontalligaments
(links) und der Mukosa (rechts) bei simuliertem BeiRen /
Kauen im Prémolaren- und im Molarenbereich. Bei BeiRen im
Pramolarenbereich (jeweils linkes Bild) wurde ein groRerer
Teil der Kaubelastung auf das PDL iibertragen. Diese Belastung
konzentrierte sich auf den Alveolarrand, blieb aber im phy-
siologischen Bereich. Bei Kauen im Molarenbereich (jeweils
rechtes Bild) ergab sich eine gleichméRige Lasteinleitung in
die Mukosa bei gleichzeitig reduzierter Belastung des PDLs
des Ankerzahns.
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MaBe erweitert. Sie ist heutzutage bei gegebener In-
dikation eine zuverlassige Methode zur Verankerung
sowohl von Einzel- und Mehrzahnersatz als auch
von Vollprothesen. Bei zunehmendem Erfolg der
zahnarztlichen Implantologie und deren Anwendung
gewinnen patientenorientierte Konzepte fiir einen
ziigigen Versorgungsablauf bis hin zur Sofortversor-
gung immer stirker an Bedeutung. Dabei ist entschei-
dend, eine hohe Primarstabilitit des Implantats auch
bei geringeren Knochendichten zu erzielen und die
Osseointegration des Implantats bei physiologischer
Belastung zu erméglichen oder gegebenenfalls sogar
zu verbessern.

Heutzutage stehen dem Implantologen zur Pla-
nung des Insertionsortes verschiedene Systeme zur
Verfiigung. Im Allgemeinen basiert eine derartige
Planungssoftware auf Daten von Computertomo-
graphen oder digitalen Volumentomographen. Damit
liegt ein dreidimensionales Modell des Patienten in
der Software vor, das Implantat muss jedoch vom Be-
handler an dem ausgewihlten Insertionsort im Simu-
lationsprogramm ,,von Hand“ positioniert werden.
Dafiir ist es notwendig, ebenfalls ein entsprechendes
3D-Modell des Implantats zur Verfiigung zu haben.
Liegen diese beiden Komponenten vor, so ist es mog-
lich, die klinische Situation vor dem klinischen Eingriff
biomechanisch zu analysieren. Auch derartige Analy-
sen stiitzen sich auf die Finite-Elemente-Methode. Sie
reichen von ersten Untersuchungen vor beinahe 30
Jahren an einfachen zweidimensionalen Modellen bis
hin zu aufwendigen dreidimensionalen Simulationen,
die unter anderem auch nicht-osseointegrierte, also
sofortbelastete Situationen darstellenl'*'8],

Die hier gewihlten Beispiele zeigen die Ergeb-
nisse von FE-Analysen an tiolLogic®-Implantaten
(Dentaurum, D-Ispringen) mit unterschiedlichen bi-
omechanischen Randbedingungen. Dabei sollen ins-
besondere die unterschiedlichen Primarstabilititen
und Knochenbelastungen in osseo- und nicht-osseo-
integrierten Situationen aufgezeigt werden.

FE-Modell von Implantat und
Knochen

Die dreidimensionalen FE-Modelle der Implantate
basieren auf CAD-Daten im IGES-Format, die vom

Hersteller zur Verfligung gestellt wurden. Abbildung
9a zeigt schematisch den Weg vom CAD-Datensatz
zum FE-Modell. Es ist zu erkennen, dass das Implantat
zusdtzlich mit einem Feingewinde versehen ist, wel-
ches zur Erhohung der Primarstabilitit aufgebracht
wurde. Ansonsten entspricht die Geometrie voll-
stindig dem entsprechenden Implantat ohne Feinge-
winde. In Abbildung 9b ist das Implantat eingesetzt in
ein idealisiertes Knochensegment dargestellt. Dieses
kann in Simulationen realer, klinischer Situationen na-
tiirlich durch die Daten einer Patientengeometrie er-
setzt werden. Der Knochen wurde in Spongiosa und
Kortikalis differenziert, um der realen Verankerungs-
situation Rechnung zu tragen. Die Materialparameter
sind in Tabelle 3 zusammengefasst.

CAD- Oberflachen-

Datensatz netz

3D-Volumenmo-
dell des Implantats

Abb. 9a: Aus den CAD-Daten der Implantate wurden im
FE-Programm zunachst Oberflaichenmodelle erzeugt,
die dann automatisch zu dreidimensionalen FE-Modellen

vernetzt wurden.
E-Modul | Querkontraktions-
[GPa] zahl p

Implantat i 110

kortikaler Knochen

spongioser Knochen : 0,3

Tabelle 3: In den Simulationen zur Implantatbelastung
verwendete Materialeigenschaften von Implantat,
Spongiosa und Kortikalis.

Das Implantat wurde mit einer senkrechten
Kraft von 100 N zentral und von okklusal belastet
(Abb. 9b). Dabei wurden die folgenden drei Situati-
onen simuliert: Zundchst wurde angenommen, dass
das Implantat vollstindig eingeheilt ist. Somit bestand
eine feste Verbindung von Implantatoberflache und
Knochen. AnschlieBend wurden zwei Simulationen
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Abb. 9b: Die Implantate wurden in idealisierte Knochen-
segmente inseriert und mit einer vertikalen Kraft von
100 N belastet.

durchgefiihrt, bei denen angenommen wurde, dass
das Implantat noch nicht eingeheilt ist. Damit simu-
liert man eine sogenannte Sofortbelastung. Hierzu
wurde das Verhalten des entsprechenden Implantats
ohne Feingewinde sowie das Verhalten mit Feinge-
winde in sogenannten Kontaktanalysen simuliert. Bei
Kontaktanalysen sind Implantatoberfliche und Kno-

chen nicht mehr fest verbunden, sondern die Simu-
lation erlaubt dem Implantat, sich vom préparierten
Knochenbett zu 16sen und im Knochen zu ,gleiten®.
Die so simulierte Sofortbelastung stellt eine véllig an-
dere biomechanische Situation dar, als ein osseoin-
tegriertes Implantat.

Ergebnisse und Diskussion

Abbildung 10 stellt in farblicher Kodierung die be-
rechneten Auslenkungen der Implantate in den oben
beschriebenen Situationen dar. Die osseointegrierte
Situation (Abb. 10a) zeigt eine geringe Implantataus-
lenkung von lediglich etwa 2,5 uym. Dies entspricht
auch den Untersuchungen anderer Autoren an ver-
schiedenen anderen Implantatgeometrien. Geht man
jedoch iiber zur nicht-osseointegrierten Situation und
simuliert das Verhalten des Implantats ohne Feinge-
winde, so steigt die Implantatauslenkung extrem an
(Abb. 10b). Zu beachten ist hier, dass die Skalierung auf
30 pm erhoht wurde und dass die dargestellte Bewe-
gung des Implantats im Bild um den Faktor 100 iiber-
hoht wurde. Es ist deutlich zu erkennen, dass sich die
Implantatoberfliche vom Knochenbett ablost. Durch
den Einsatz des Implantats mit Feingewinde (Abb. 10c)
reduziert sich die Auslenkung bei gleicher Belastung
wieder deutlich. Dennoch ist auch hier bei einer verti-
kalen Implantatbewegung von 10 pm ein Ablésen der
Implantatoberfliche vom Knochenbett zu erkennen.

Als MaB fiir die biomechanische Belastung des
Knochens um Dentalimplantate wird im Allge-

wu.l'lﬂhlml

Abb. 10a-c: Farblich kodierte Darstellung der Implantatauslenkungen bei a) osseointegrierter Situation fiir das Implantat
mit Feingewinde, b) nicht-osseointegrierter Situation ohne und c) mit Feingewinde. Die feste Verbindung von Implanta-

toberfliche und Knochen im Falle a) fithrt zu einer gleichformigen Auslenkung von Implantat und Implantatbett, wodurch
der Ubergang Implantat / Knochen kaum zu erkennen ist. Dagegen ist in den Féallen b) und c) deutlich das Ablésen des Im-

plantats vom Knochen zu sehen. Zu beachten ist, dass die Implantatauslenkung um den Faktor 100 erh6ht dargestellt ist.
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Abb. 11a-c: Die Knochenbelastung wird mithilfe der Verzerrung charakterisiert. Sie ist im osseointegrierten Fall (a) deut-

lich geringer als in den nicht-osseointegrierten Situationen (b und c).

meinen die Dehnung beziehungsweise Verzerrung
herangezogen. Abbildung |1 veranschaulicht dies
fir die drei simulierten Lastfélle. In der Simulation
des osseointegrierten Implantats wurden in einzel-
nen Bereichen des Implantatgewindes, insbesonde-
re an der Implantatspitze, Verzerrungen von etwa
4.000 pstrain erreicht (Abb. I la). Die GroBe pstrain
wird in der Knochenbiomechanik bevorzugt zur
Belastungscharakterisierung verwendet, dabei ent-
sprechen 1.000 pstrain einer Dehnung von 0,1 %.
Nach Frost!'”! erstreckt sich der physiologische Be-
reich der Knochenbelastungen auf 300 bis maximal
4.000 pstrain. Bei Verzerrungen, die dariiber oder
darunter liegen, kann es zu einem Knochenabbau
kommen. Insofern ist es interessant, dass bei den
nicht-osseointegrierten Situationen die Knochen-
belastungen deutlich ansteigen: Sie liegen dann bei
Implantaten ohne Feingewinde (Abb. I1b) bei bis
zu 20.000 pstrain, bei Implantaten mit Feingewinde
(Abb. I lc) wird die Knochenbelastung wieder redu-
ziert und liegt dann bei etwa 10.000 pstrain.

Insbesondere die beiden letzten Ergebnisse ver-
deutlichen, dass eine Analyse der biomechanischen
Situation vor einer Implantatinsertion von groBem
Nutzen sein kann und vor einer Uberlastung des
Knochens und der damit verbundenen Gefahr des
Implantatverlustes schiitzen kann. Das Implantat ohne
Feingewinde wire bei der angenommenen Knochen-
dichte mit entsprechendem Elastizititsmodul fiir eine
Sofortbelastung weniger geeignet. Gleiches gilt in ein-
geschranktem MaBe auch fiir das Implantat mit Fein-
gewinde. Hier wiirde allerdings eine héhere Dichte
der Spongiosa die Moglichkeit einer Sofortbelastung
sicher zulassen.

Fazit

Die Voraussetzung fiir eine erfolgreiche Thera-
pie, sei es eine kieferorthopadische Zahnbewegung,
eine prothetische VerankerungsmaBnahme oder
der Ersatz von einem oder mehreren Zihnen durch
Implantate, hiangt nicht ausschlieBlich von den kli-
nischen Randbedingungen und den Fertigkeiten von
Zahnarzt und Zahntechniker ab. Auch biomecha-
nische Einfliisse wie Lasteinleitung, Steifigkeitsver-
hiltnisse der zahndrztlichen Werkstoffe und der
Restbezahnung sowie Knochenqualitit und -elastizi-
tat konnen das Behandlungsergebnis sowohl positiv
als auch negativ beeinflussen. Mithilfe theoretischer
biomechanischer Methoden ist es moglich, derartige
kritische Situationen bereits im Verlauf der Planung
zu erkennen und durch eine geeignete Materialwahl
oder einen gednderten Therapieansatz zu verhin-
dern. Die vorgestellten Beispiele haben gezeigt, wie
eine solche Verkniipfung von computergestiitzter
Behandlungsplanung mit numerischen Simulationen
aussehen koénnte. Eine derartige Unterstiitzung in
der Planungsphase umfangreicher TherapiemaBnah-
men koénnte den Behandler kiinftig entscheidend
entlasten. ]
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