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1 Einleitung

1 Einleitung

Die Kieferorthopädie ist ein Teil der Zahnheilkunde und dient der Präventi-

on, Diagnose und Therapie von Zahnfehlstellungen. Ursache für Zahnfehlstel-

lungen können verlagert angelegte Zähne, nichtangelegte Zähne, überzählige

Zähne, Zahnverlust sowie unausgeglichenes Kieferwachstum und Parafunktio-

nen sein. Zur kieferorthopädischen Therapie stehen herausnehmbare Apparatu-

ren, beispielsweise Dehnplatten und festsitzende Apparaturen, beispielsweise

Multibandapparaturen, zur Verfügung. Dabei ist eine kontrollierte, körperliche

Bewegung der Zähne nur mit festsitzenden Apparaturen möglich. Häufig wird

daher zur Behandlung von Zahnfehlstellungen eine Multibandapparatur einge-

setzt. Die Multibandapparatur besteht aus Brackets, welche am Zahn befestigt

sind, sowie einem Bogen, der diese Brackets miteinander verbindet. Zur Befes-

tigung der Brackets am Zahn kommen Komposite oder Zemente zur Anwen-

dung. Die Brackets werden bei Behandlungsende, Behandlungsabbruch, oder

ungewollt durch Kaukräfte vom Zahn abgelöst. Zur Bracketentfernung wird die

applizierte Kraft soweit erhöht bis es zu einem Materialversagen im Bracket,

Befestigungsmaterial oder Zahnschmelz kommt. Regelmäßig treten im Rah-

men dieser Entfernung Beschädigungen im Zahnschmelz auf. Diese Defekte

sind in der Ausdehnung variabel und für den Individualfall nicht vorhersehbar.

Sie können von mikroskopischen Defekten bis hin zur kompletten Fraktur der

Zahnkrone reichen.
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2 Literaturübersicht

2.1 Bracketsysteme

Zur körperlichen Bewegung von Zähnen wird ein unverschieblicher Kraftan-

satz am Zahn benötigt. Diese Aufgabe übernehmen in Multibandapparaturen

Brackets, oder Metallbänder welche durch Adhäsivtechnik, oder mittels kon-

ventionellen Zementen an den Zähnen befestigt werden. Durch die Fortschrit-

te der Adhäsivtechnik [10] können in der Realisierung der Behandlungsappa-

ratur zunehmend Brackets statt Metallbändern verwendet werden. Durch die

geringe Kontaktfläche zum Zahn wirkt sich dies positiv auf die Parodontalhy-

giene sowie die Kariesprophylaxe aus. Als Material für die Herstellung von

Brackets dient Metall oder Keramik. Die Formgebung für die Bracketbasis er-

folgt möglichst kongruent zur Oberfläche des entsprechenden Zahnes. An der

Bracketbasis setzen an jedem Bracket 2 Bracketflügel an, welche zusammen

die Führungsrinne für den Drahtbogen ausbilden. Diese Führungrinne wird als

Bracketslot bezeichnet. Dieser Bracketslot kann zur Transversalebene geneigt

sein, hierfür werden je nach Bracketsystem Durchschnittswerte oder patien-

tenindividuelle Werte verwendet. Der Bogen wird im Bracketslot durch eine

integrierte Mechanik, eine Ligatur aus Gummi, oder eine Ligatur aus Draht be-

festigt. Je nach gewünschter Zahnbewegung können diese Ligaturen eine Ver-

schiebung entlang des Bogens zulassen, oder gezielt unterbinden. Das Prinzip

der orthodontischen Behandlung besteht nun darin, dass die Zähne durch das

Bracket kontrolliert entlang des Bogens geführt werden und somit letztlich die

bestmögliche Zahnstellung erreicht wird. Im Verlauf der Behandlung werden

die Bögen mehrfach ausgetauscht, da beispielsweise zum Behandlungsbeginn

die Nivellierung der Zahnreihe mit einem hochflexiblen Bogen erfolgen sollte

und in der Endphase der Behandlung durch einen starken Bogen die definitive

Zahnposition vorgegeben wird.
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2.2 Edgewise-Technik

2.2 Edgewise-Technik

Die Edgewise-Technik wurde 1928 von Angle eingeführt. Die Brackets der

Edgewise-Technik haben einen Bracketslot welche für jeden Zahn eine einheit-

liche, im Bezug zur Transversalebene nicht physiologische Neigung aufweisen.

Die Neigung der Zähne zur Transversalebene wird daher bei der Edgewise-

Technik durch eingearbeitete Biegungen definiert. 1966 wurden von Charles

Henry Tweed folgende Biegungen des Bogens definiert: Biegungen 1. Ord-

nung (horizontale Biegungen), Biegungen 2. Ordnung (vertikale Biegungen)

und Biegungen 3. Ordnung (Torque). Bei der Edgewise-Technik ist somit die

gesamte Behandlungsinformation bezüglich der Zahnneigung in der Form des

Bogens enthalten. Dies führt zu einer großen Bandbreite an Behandlungsop-

tionen, jedoch ist das manuelle Biegen der Bögen aufwändig, schlecht repro-

duzierbar, relativ ungenau und mit einem entsprechend hohen Fehlerpotential

behaftet.

2.2.1 Straight-Wire-Technik

Die Straight-Wire-Technik wurde 1970 von Andrews und Roth eingeführt. Die

Straight-Wire-Technik verwendet gerade Bögen. Die Information der Biegun-

gen 1., 2. und 3. Ordnung sind in der Neigung der Bracketslots zur Bracketbasis

enthalten. Durch die Verwendung gerader Bögen entfallen manuelle Biegun-

gen. Dies verkürzt die Behandlungszeit beim Einbringen der Multibandappa-

ratur und insbesondere beim Wechsel der Behandlungsbögen. Die im Bracket

maschinell eingearbeiteten Biegungen 1., 2. und 3. Ordnung sind im Vergleich

zu manuellen Biegungen des Bogens wesentlich genauer und können sehr gut

reproduziert werden, beispielsweise beim Verlust eines Brackets. Somit redu-

ziert die Straight-Wire-Technik das Fehlerpotential der orthodontischen Be-

handlung.
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2.2.2 Lingual-Technik

Die Lingualtechnik wurde Ende der Siebziger von Kurz eingeführt. Bei der

Lingualtechnik werden die Brackets im Unterkiefer lingual und im Oberkie-

fer palatinal an den Zahn angebracht. Die hohe Variabilität der oralseitigen

Zahnflächengeometrie erfordert oft die patientenindividuelle Anfertigung der

Brackets. Da die Apparatur in vielen alltäglichen Situationen nicht zu sehen ist

wird die Lingualtechnik hohen ästhetischen Ansprüchen gerecht. Der Patient

muss in der Planungsphase dieser Behandlungmethode auf die Mehrkosten der

individuellen Bracketanfertigung hingewiesen werden.

2.2.3 Indikationen für Behandlungen mit bracketgestützten Systemen

Eine kieferorthopädische Behandlung mit einer Multibandapparatur ist indi-

ziert wenn ein, oder mehrere Zähne körperlich bewegt werden müssen. Häu-

fige Indikationen sind Lückenschluss, Bisshebungen, Bisssenkungen, sowie

die Harmonisierung der Okklusionskurve. Multibandapparaturen können aber

auch im Rahmen einer geplanten Umstellungsosteotomie zur prächirurgischen

Dekompensation eingesetzt werden. Ebenso sind Extrusionen von intrudierten

oder retinierten Zähnen möglich. Um ein optimales Behandlungsergebnis zu

erzielen, können Multibandapparaturen mit Aufbissen, Gummizügen oder Fe-

derzügen kombiniert werden.

2.3 Karies und parodontale Schäden bei orthodontischer Behandlung

Karies ist eine Infektionskrankheit, welche durch chemoparasitäre Prozesse die

Zahnhartsubstanz zerstört [37]. Durch das Anbringen von Brackets oder Bän-

dern an den Zahn bilden sich Bereiche, die der Selbstreinigung und der Mund-

hygiene erschwert zugänglich sind. Bei der Therapie mit einer Multibandappa-

ratur steigt das Kariesrisiko daher deutlich an [1,53]. Eine suffiziente Mundhy-

giene zu Beginn der Therapie ist daher als notwendige Behandlungsbedingung
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2.3 Karies und parodontale Schäden bei orthodontischer Behandlung

anzusehen. Befestigungsmaterialien die Fluorid freisetzen, reduzieren das Auf-

treten von kariösen Läsionen während der Behandlung [6, 14]. Eine weitere,

wenn auch klinisch nicht verbreitete, Methode den Zahnschmelz im Bereich

der Bracketbasis resistenter gegen Karies zu machen, stellt nach Souza et al.

die Bestrahlung des Zahnschmelzes mit einem CO2-Laser dar [17]. Der Pati-

ent selbst kann das Kariesrisiko durch regelmäßige Anwendung von fluorid-

haltigem Zahngel vermindern [6, 56]. Das Risiko von Karies im bracketnahen

Bereich ist auch bei einer überschießenden Schmelzätzung erhöht, da diese Flä-

chen später nicht von der Bracketbasis geschützt werden und einer verstärkten

Demineralisation unterliegen. Dies geht aus der Untersuchung von Knosel et al.

an 90 extrahierten Zähnen hervor [31]. Aus kariesprophylaktischen Gründen

muss die Fläche der Säureätzung daher auf die Abmessung der Bracketbasis

beschränkt sein.

Die Multibandapparatur übt auf die Wurzel, das Parodont und den umliegen-

den Knochen eine Kraft aus. Im Rahmen der physiologischen Belastbarkeit

ist dies erwünscht, um im Knochen Umbauvorgänge zu induzieren und letzt-

lich eine Änderung der Zahnstellung herbeizuführen. Unabdingbare Vorraus-

setzung hierfür ist die Entzündungsfreiheit des Parodonts. Wird ein entzünde-

tes Parodont mit einer orthodontischen Kraft belastet, so kommt es innerhalb

kurzer Zeit zu starkem, teilweise irreversiblem Attachmentverlust. Besteht bei

kieferorthopädischem Behandlungsbedarf zeitgleich eine Parodontitis, ist diese

im Vorfeld der orthodontischen Therapie zu behandeln. Durch die erschwerte

Dentalhygiene kann es jedoch auch bei anfänglich parodontalgesunden Patien-

ten während der Behandlungsdauer zur Ausbildung einer parodontalen Erkran-

kung kommen. Während der Tragedauer einer Multibandapparatur ist daher

eine fortlaufende Diagnostik bezüglich einer eventuell bestehenden Parodonti-

tis zu betreiben. Progrediente parodontale Läsionen stellen dabei eine Indikati-

on zum vorzeitigen Behandlungsabbruch dar. Eine übermäßige Krafteinleitung

Philipp Winterhalder 5



2 Literaturübersicht

zur Zahnbewegung kann ebenfalls eine Beschädigung des Parodonts bewirken.

Durch pathologischen Umbau des parodontalen Ligaments, der sogenannten

Hyalinisierung, sistiert die Zahnbewegung und macht damit ein Fortschreiten

der Therapie unmöglich. In einer Literaturrecherche von Böhl et al. zeigte

sich eine unbefriedigende Datenlage zu diesem klinisch bedeutsamen Phäno-

men [61]. Selbst bei geringen Kräften von 0,05 N kann es zu einer hyalinen

Umwandlung des Parodonts kommen. Jedoch scheint sich eine sich langsam

steigernde Kraftapplikation günstiger auf die Prävention auszuwirken, als ei-

ne von Beginn an konstante Kraft [60]. Die Hyalinisierung stellt insbesondere

eine Gefahr dar, wenn bei Unkenntnis des Sachverhaltes das Sistieren der Zahn-

bewegung auf eine zu geringe Kraft zurückgeführt wird und durch eine weite-

re Krafterhöhung einen circulus vitiosus entsteht. Die weitere Übererhöhung

der Kraftapplikation wäre neben dem Ausbleiben der Zahnbewegung auch mit

einem erhöhten Risiko für Wurzelresorptionen verbunden. Bei lang bestehen-

den Parodontalerkrankungen können Änderungen der Zahnstellung mit ent-

sprechenden funktionellen und ästhetischen Einschränkungen entstehen. Bei

bestehender Entzündungsfreiheit kann die Zahnstellung durch eine orthodonti-

sche Therapie verbessert werden. Ob durch die gezielte Zahnbewegung sogar

ein Attachmentgewinn erreicht werden kann ist umstritten [4, 9].

2.4 Befestigungsarten für Brackets am Zahn

Brackets und Metallbänder können durch die Adhäsivtechnik, oder mittels Gla-

sionomerzementen an der Zahnoberfläche befestigt werden. Für die Auswahl

des Befestigungsmaterials sollte in der Entscheidung, neben der klinischen Si-

tuation, auch die zu erwartende Belastung und die Tragedauer der orthodon-

tischen Apparatur Berücksichtigung finden. Eventuell vorhandene Materialun-

verträglichkeiten müssen im Vorfeld der Behandlung erfragt werden und kön-

nen die Materialauswahl entsprechend einschränken. Grundlage für die adhä-

sive Befestigung von Brackets am Zahn stellt die 1955 von Buonocore einge-
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2.4 Befestigungsarten für Brackets am Zahn

führte Säureätztechnik dar [10]. Der adhäsive Haftverbund kommt dabei durch

eine polymerisierte Adhäsivschicht zu Stande, welche an der Zahnseite mikro-

mechanisch in den Retentionen des Ätzmusters auf der Schmelzoberfläche ver-

ankert ist. Die Ätzung des Zahnschmelzes kann durch separate Säureapplikati-

on, saure Adhäsivmonomere, oder durch Läserätzung erfolgen.

Für den separaten Säureätzvorgang wird 37%ige Phosphorsäure aufgetragen

und nach einer Einwirkdauer von 60-120 Sekunden wieder entfernt. Bei der

Verwendung von sauren Adhäsivmonomeren spricht man von selbstätzenden

Adhäsivsystemen, die sauren Monomere verbleiben nach der Applikation auf

dem Zahn und werden in den Polymerverbund integriert. Die Meta-Analyse

5 klinischer Untersuchungen zeigte für Adhäsivsysteme mit separatem Säu-

reätzvorgang geringfügig höhere Haftwerte, als für selbstätzende Adhäsivsys-

teme. Vorteil der selbstätzenden Adhäsivverfahren war dabei ein Zeitgewinn

von durchschnittlich 23 Sekunden pro Bracket [20]. Ein Vergleich zwischen

separater Säureätzung und Laserätzung sowie deren Kombination wurde von

Lasmar et al. durchgeführt [32]. Dabei zeigte die alleinige Laserätzung im Ver-

gleich zur Säureätzung merklich schlechtere Haftwerte des Komposits. Wurde

der Laser allerdings zusätzlich zum Säureätzvorgang angewendet, so steigerte

dies die Festigkeit des adhäsiven Verbundes über die der alleinigen Säureät-

zung hinaus. Der Verbund zur Bracketbasis wird bei der adhäsiven Befestigung

erzielt, indem das Befestigungskomposit an makromechanischen Retentionen,

oder an Haftsilanen ansetzt.

Um im adhäsiven Verbund eine hohe Festigkeit zu erzielen, müssen lichthärten-

de Komposite maximal polymerisiert werden. Die Polymerisationsrate hängt

von der Lichtleistung der Lichthärtelampe und der Dauer der Lichtapplikati-

on ab. Die Leistung der Lichthärtelampe variiert je nach Hersteller und Mo-

dell. Solange die Dauer der Lichteinwirkung ausreichend ist, hat die Variation
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der Lichtleistung nach einer Untersuchung von Pinto et al. keine Auswirkung

auf die Endfestigkeit des Verbundes [45]. Durch Steigerung der Lichtleistung

kann die Polymerisationsdauer bei Halogenlampen bis auf 6 Sekunden, bei

LED-Lampen bis auf 10 Sekunden, reduziert werden. Die Verbundfestigkeit

bleibt dabei im Vergleich zum konventionellen Lichthärteprotokoll unverändert

hoch [11]. Unabdingbare Vorraussetzung für die Anwendung der Adhäsivtech-

nik ist eine Trockenlegung der Zähne. Dies wird meist durch das Einlegen von

Watterollen erreicht, alternativ kann ein Kofferdam angelegt werden. Der Be-

handlungsaufwand für die aufeinanderfolgenden Arbeitsschritte und die hohe

Anfälligkeit bei Fehlern im Verarbeitungsprotokoll sind Nachteile der Adhäsiv-

technik.

Der Haftmechanismus von Glasionomerzementen beruht auf chemischen Wech-

selwirkungen zwischen der enthaltenen Polyacrylsäure und den mineralischen

Bestandteilen des Zahnschmelzes. Der Verbund zum Bracket wird durch Unter-

schnitte in Retention an der Bracketbasis hergestellt. Die Vorteile der Glasio-

nomerzemente liegen neben der Fluoridfreigabe in ihrem einfachen Verarbei-

tungsprotokoll und einer geringeren Anfälligkeit für Verarbeitungsfehler. Im

Sonderfall kann auch eine Zahnbildungsstörung, wie beispielsweise Amelo-

genesis imperfecta dazu führen, dass eine adhäsive Bracketverankerung nur

unbefriedigend möglich ist, oder gar ausgeschlossen werden muss. Als Alter-

native stehen für diese Patienten Metallbänder für sämtliche Zähne zur Verfü-

gung. Bei der Befestigung von Metallbändern sind Glasionomerzemente die

Materialien der Wahl, da hier eine Trockenlegung aufwändig wäre und durch

die große Kontaktfläche die Festigkeit des Verbundes prinzipiell ausreichend

hoch ist. Ein weiteres Anwendungsgebiet für Glasionomerzement ist die Anfer-

tigung kieferorthopädischer Aufbisse. Der Vergleich zwischen den Haftwerten

von konventionellen Glasionomerzementen, resinmodifizierten Zementen und

rein adhäsiven Zementen erfolgte in mechanischen in-vitro Untersuchungen
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2.5 Frühzeitiger Bracketverlust

von Alegra et al und Pereira et al. [2,44]. Dabei zeigten konventionelle Glasio-

nomerzemente die geringsten Haftwerte, resinmodifizierte Glasionomerzemen-

te moderate Haftwerte und rein adhäsive Zemente die höchsten Haftwerte. Die

Übertragung dieser Ergebnisse ist auf die klinische Situation jedoch nur einge-

schränkt möglich. So konnten Mickenautsch et al. in der Meta-Analyse mehre-

rer in-vivo Studien innerhalb des ersten Behandlungsjahres keine signifikanten

Haftunterschiede zwischen resinmodifizierten Glasionomerzementen und rein

adhäsiven Zementen feststellen [36]. Innerhalb der rein adhäsiven Zemente zei-

gen lichthärtende Materialen gegenüber rein chemisch härtenden Materialien

höhere Haftwerte [50]. Eine weitere Steigerung der Verbundfestigkeit durch ei-

ne Oberflächenbehandlung der Bracketbasen ist nicht möglich [2]. Allerdings

lässt sich nach der Untersuchung von Borges et al. durch das Vorwärmen des

Befestigungskomposit die Verbundfestigkeit zwischen Bracket und Schmelz

signifikant steigern [7]. Der hohe Haftwert eines adhäsiven Verbundes scheint

sich auch durch die Verweildauer im Mund des Patienten nicht signifikant ab-

zuschwächen [12, 23].

2.5 Frühzeitiger Bracketverlust

Ein frühzeitiger Bracketverlust tritt ein wenn die Belastung des Brackets höher

ist als die Verbundfestigkeit zwischen Zahn, Befestigungsmaterial und Bracket.

Die Gründe für ungewollten Bracketverlust sind daher in einer überhöhten Be-

lastung des Brackets, einer verminderten Verbundfestigkeit, oder in einer Kom-

bination beider Faktoren zu suchen. Zu einer Überbelastung des Brackets kann

es kommen, wenn sich im Rahmen der Zahnbewegungen, oder durch Para-

funktionen der Kaumuskulatur auf dem Bracket direkte Okklusionskontakte

ausbilden. Auch ein einmaliges Ereignis, wie das Beißen auf ein hartes Mate-

rial, kann zu einem Verlust des Brackets führen. Die Verbundfestigkeit wird

durch das verwendete Befestigungsmaterial, sowie durch das Verarbeitungs-
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protokoll begrenzt. Insgesamt zeigen adhäsiv befestigte Brackets jedoch eine

geringe Rate an frühzeitigem Bracketverlust und haben sich damit in der kie-

ferorthopädischen Patientenbehandlung bewährt [38]. Die deutlichen Auswir-

kungen von Abweichungen beim Verarbeitungsprotokoll wurde von Romano

et al. untersucht [50]. In der Studie an 20 Patienten traten bei der Nichtverwen-

dung des adhäsiven Primers 350% mehr Bracketverluste auf, als bei Brackets

welche durch das reguläre Verarbeitungsprotokoll befestigt wurden. Eine wei-

tere Quelle verminderter Haftstärke kann eine durch das Bleichen von Zähnen

veränderte Schmelzoberfläche darstellen. In den Untersuchungen von Martins

et al. und Ozoe et al. traf dies besonders zu, wenn die Bracketbefestigung in

kurzem Abstand auf das Bleichen der Zähne erfolgte [35,42]. Zur Wiederbefes-

tigung von adhäsiv befestigten Brackets sollte die Zahnfläche erneut angeätzt

werden, eine Vorbehandlung durch Sandstrahlen der Schmelzoberfläche führt

jedoch zu keiner Steigerung der Verbundfestigkeit. Bei einer Vorbehandlung

der Schmelzoberfläche durch Sandstrahlen ist bei der Entfernung des Brackets

mit vermehrten Bondingrückständen am Zahn zu rechnen [43].

2.6 Bracketentfernung und damit verbundene Zahnschäden

Wurde mit der Multibandapparatur das Behandlungsziel erreicht, so müssen

die Metallbänder und Brackets entfernt werden. Nichtkontrollierbare kariöse

oder parodontale Läsionen, traumatische Gewalteinwirkung, oder Ablehnung

der Apparatur seitens des Patienten können eine Entfernung der Brackets aber

auch vor Behandlungsende notwendig machen. Zur Bracketentfernung wird

mit Hilfe einer Zange eine Kraft auf das Bracket ausgeübt, die stärker ist als die

Verbundfestigkeit zwischen Zahn, Befestigungsmaterial und Bracket. Während

der Kraftapplikation weiß der Behandler allerdings nicht, in welcher der Struk-

turen das Materialversagen auftreten wird. Erst nachdem sich der induzierte

Schaden eingestellt hat, kann eine Evaluation erfolgen. Durch diese Unvor-
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Abbildung 1 : Unkomplizierte Fraktur von Zahn 33 beim Debonding-
Versuch eines adhäsiv befestigten orthodontischen
Brackets [39]

hersehbarkeit der Kraftauswirkung kann es zu schweren Zahnbeschädigungen

kommen. Naini et al. berichteten von einem 19-Jähigen Patienten der im Rah-

men Bracketentfernung eine Fraktur der Eckzahnkrone erlitten hat [39].

Glücklicherweise beschränken sich Beschädigungen der Zähne durch Bracket-

entfernung aber in den meisten Fällen auf die Schmelzfläche, welche den Ver-

bund mit der Bracketbasis herstellte. Zu den Schäden kommt es, da eine Tren-

nung des Haftverbundes exakt zwischen Adhäsiv und Zahnschmelz bei der

Bracketentfernung praktisch nie auftritt. Somit kommt es zu oberflächlichen

Schmelzausrissen, oder es verbleiben Adhäsivreste auf dem Zahn. Auch ei-

ne Kombination von Schmelzausrissen und Adhäsivresten ist möglich. Das

Ausmaß der Adhäsivrückstände kann durch den von Artun et al. eingeführten

Adhesive Remnant Index (ARI) klassifiziert werden [3]. Die Auswirkung der

Bracketentfernung auf den angrenzenden Zahnschmelz kann in mechanischen

Belastungstests untersucht werden. Meist handelt es sich dabei um in-vitro Un-

tersuchungen, welche an extrahierten humanen oder bovinen Zähnen durchge-

führt werden.
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Klocke et al. untersuchte an 90 extrahierten Zähnen die Unterschiede zwi-

schen Scherkräften, die an wahlweise der Bracketbasis, dem Bracketslot und

den Bracketflügeln ansetzten [29]. Die Kraft die zum Abscheren aufgewendet

werden musste war bei direktem Ansatz an der Bracketbasis höher, als beim

Kraftansatz am Slot, oder an den Bracketflügeln. Die Adhäsivrückstände an

der Schmelzoberfläche waren beim Ansatz an der Bracketbasis am geringsten

und beim Kraftansatz an den Bracketflügeln am höchsten. In einer weiteren

Arbeit untersuchte Klocke et al. den Einfluss der Geschwindigkeit der Absche-

rung auf das Versagen des Haftverbundes. Bei der statistischen Auswertung

ergab sich kein signifikanter Zusammenhang zwischen der Geschwindigkeit

der Abscherung und der maximalen Belastbarkeit des Haftverbundes [28].

In einer dritten Arbeit untersuchte Klocke et al. die Auswirkungen der Rich-

tung der Kraft beim Abscheren von Brackets. Die Untersuchung wurde an 150

extrahierten bovinen Zähnen mit adhäsiv befestigten Brackets durchgeführt.

Die Kraft wurde im Bereich zwischen Bracketbasis und oberem Bracketflügel

aufgebracht. Dabei wurde der Winkel der Kraft im Bezug zur Längsachse des

Zahnes zwischen -15° (nach oral) und 45°(nach vestibulär) eingestellt. Die Aus-

wertung der Messergebnisse zeigte einen Zusammenhang zwischen Kraftrich-

tung und maximaler Verbundfestigkeit. Je mehr die abscherende Kraft zum

Zahn hin gerichtet war, desto größer war die Kraft die zum Lösen des Haft-

verbundes benötigt wurde und desto geringer waren die Adhäsivreste an der

Schmelzoberfläche [30].

Bei der mechanischen Entfernung von Adhäsivrückständen ist es oberstes Ziel

die angrenzende Zahnsubstanz zu schonen. Nach der Studie von Baumann et

al. ist es empfehlenswert für diesen Behandlungsschritt eine dentale Lupen-

brille mit zusätzlicher Lichtquelle zu verwenden [5]. Dies führte zu weniger

verbleibenden Materialresten und minderte den Verlust an Zahnhartsubstanz
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signifikant. Nach der Untersuchung von Ryf et al. spielt die Auswahl des dabei

verwendeten Poliersystems eine untergeordnete Rolle [52].

Neben der Kraftapplikation mit einer kieferorthopädischen Zange kann durch

eine Wärmeapplikation die Verbundfestigkeit insbesondere im Befestigungs-

material herabgesetzt werden und somit die Entfernung erleichtert werden. Die

Wärmeanwendung zeigt eine gute Patientenakzeptanz und wirkt sich günstig

auf die Schonung des Schmelzes aus [57]. In der Untersuchung von Ruegge-

berg et al. verursachten die erwärmten Metallbrackets im Vergleich zu den

nichterwärmten Brackets bei der Entfernung keine Schmelzausrisse [51]. Da-

bei bestand zwischen dem Füllkörpergehalt der Befestigungskomposite und

notwendiger Temperatur ein direkter Zusammenhang. Bei gegebener Tempe-

raturerhöhung benötigten Keramikbrackets im Vergleich zu Edelstahlbrackets

zum Ablösen die doppelte Zeitdauer. Eine Pulpenschädigung durch Hitzeein-

wirkung ist bei den thermo-mechanischen Verfahren nach der histologischen

Untersuchung von Dovgan et al. nicht zu erwarten [19]. Neben der Verwen-

dung konventioneller elektrischer Wärmequellen können keramische Brackets

auch durch einen CO2 Laser direkt erwärmt werden. Das Drehmoment wel-

ches zur Bracketentfernung benötigt wird kann sich somit um den Faktor 25

verringern [58].

Die Entfernung orthodontischer Bracket wurde in mehreren Arbeiten auch mit

Hilfe von Computerberechnungen analysiert. In einer Untersuchung von Lin

et al. wurden mit Hilfe der Finite-Elemente-Methode triangulare und recht-

eckige Bracketbasen und deren Auswirkung auf die Belastung des Zahnschmel-

zes verglichen [34]. Die einwirkende Kraft wurde als Scherkraft, Drehmoment

oder Zugkraft appliziert. Die Analysen wurden an Modellen für den Zahn-

Bracket-Komplex und an Submodellen für die Darstellung eines mikromecha-

nischen Retentionsmusters an der Schmelzoberfläche durchgeführt. Ergänzend
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erfolgten mechanische Belastungstests an extrahierten Zähnen. Die Auswer-

tung der Ergebnisse ergab für rechteckige Bracketbasen geringere Belastungen

bei der Abnahme, als triangulare Bracketbasen. Die Scherkraft verursachte im

Schmelz die geringsten Belastungen, weshalb diese Methode von den Autoren

als empfehlenswert befunden wurde.

Der Einfluss der Krümmung der Zahnoberfläche auf die Belastung des Haft-

verbundes wurde von Hioki et al. anhand von Finite-Elemente-Modellen un-

tersucht [24]. Zusätzlich wurden neben den Berechnungen auch mechanische

Abscherversuchen an extrahierten Incisivi und Prämolaren durchgeführt. Bei

der Auswertung der Ergebnisse zeigte sich für die Bracketentfernung von der

planen Schmelzoberfläche ein höherer Kraftaufwand als für die Bracketentfer-

nung von der gekrümmten Schmelzoberfläche.

Um Aussagen über die Größe und Lokalisation der Schmelzausrisse machen

zu können, kombinierten Chen et al. die Finite-Elemente-Methode mit mecha-

nischen Belastungstests an extrahierten Zähnen [13]. Die Ausdehnungen und

Lokalisationen der Schmelzausrisse an den extrahierten Zähnen wurden mit ei-

nem Rasterelektronenmikroskop ausgewertet. Für die untersuchten Scherkräf-

te, Zugkräfte und Torsionskräfte deckten sich die berechneten spannungsrei-

chen Areale mit den Lokalisationen der Schmelzausrisse auf den Rasterelekto-

nenmikroskopaufnahmen. Für die Drehung um die oro-vestibuläre Achse zeig-

ten sich die größten Schmelzausrisse, gefolgt von der Belastung durch Scher-

kräfte. Die geringsten Schmelzfrakturen fanden sich bei der Zugbelastung.
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Jedes Bracket das an einen Zahn angebracht wurde, wird auch wieder vom

Zahn entfernt. Dies geschieht nach Behandlungsende durch die kontrollierte

Kraftapplikation auf das Bracket (Debonding), oder unkontrolliert im Verlauf

der Behandlung durch das Einwirken von Kaukräften. Unabhängig von der Ur-

sache der Kraft kommt es bei der Belastung des Brackets auch stets zu einer

Belastung aller umgebenden Strukturen. Dies betrifft insbesondere das Befes-

tigungsmaterial, den Zahnschmelz in der Nähe der Bracketbasis, das Parodont,

sowie den Alveolarknochen. Die Krafteinwirkung führt dabei in den Geweben

und technischen Materialien zur Entstehung von Spannungen. Das Versagen

von Materialien tritt ein, wenn die internen Belastungsspannungen die materi-

alspezifischen Grenzen überschreiten.

Die Größe und Verteilung der Spannungen ist, neben Materialeigenschaften,

Geometrie und Temperatur, maßgeblich von Richtung und Größe der Kraftein-

leitung abhängig [13, 24, 28–30, 34, 57]. Auf Grund der hohen Festigkeit von

Metallbrackets tritt das Materialversagen dabei praktisch immer im Bereich

des Befestigungsmaterials, oder am Zahn auf. Weiterhin stellt die Unvorherseh-

barkeit der Auswirkung bei der Krafteinleitung für die körpereigenen Struktu-

ren eine Gefährdung dar. Für die Erforschung des Materialversagens physio-

logischer Gewebe und technischer Materialien ist daher eine Kenntnis über

die zu Grunde liegenden Spannungen als unerlässlich anzusehen. Dabei ist es

nicht das Ziel prinzipiell alle Spannungen möglichst gering zu halten. Vielmehr

strebt man bei der Bracketentfernung im Bereich des Befestigungsmaterials so-

gar möglichst hohe Spannungen an. Auf diese Weise soll dort das Materialver-

sagen provoziert werden und zur Ablösung des Brackets führen. Gleichzeitig

sind die Spannungen in allen beteiligten Geweben so niedrig wie möglich zu

halten.
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Vor diesem Hintergrund stellt sich bei einer gegebenen Belastung die Frage

nach der Verteilung der Spannungen innerhalb des Materialienverbundes. Wei-

terhin ist zu Prüfen, ob sich diese Verteilung der Spannungen durch unter-

schiedliche Arten der Kraftapplikation beeinflussen lässt. Sollten sich dabei

Unterschiede finden gilt es in der Analyse der Ergebnisse unter den verschie-

den Arten der Kraftapplikation die Bestmögliche zu ermitteln. Diese würde

sich dabei durch eine möglichst hohe Spannung im Befestigungsmaterial bei

gleichzeitig möglichst niedriger Spannung im Schmelz, Parodont und Knochen

auszeichnen.

Das Verfahren der Wahl für Spannungsanalysen in Materialverbünden ist die

Finite-Elemente-Methode. Die Finite-Elemente-Methode basiert auf computer-

gestützten Berechnungen und wird von der Industrie seit über 30 Jahren erfolg-

reich in Bereichen wie dem Maschinenbau und der Raumfahrttechnik einge-

setzt. In der vorliegenden Arbeit wurden daher mit Hilfe der Finite-Elemente-

Methode, für unterschiedliche Arten der Kraftapplikation, die Spannungen im

Befestigungsmaterial, Schmelz, Parodont und Knochen analysiert.
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4.1 Finite-Elemente-Methode

4.1.1 Geschichte der Finite-Elemente-Methode

Die Finite-Elemente-Methode ist ein Verfahren, um Fragestellungen durch kom-

plexe mathematische Gleichungen zu umschreiben und durch die Berechnung

dieser Gleichungssysteme approximierte Lösungen zu liefern. Die zugrundelie-

gende Theorie wurde schon Ende des 19. Jahrhunderts bis Anfang des 20. Jahr-

hunderts von mehreren Mathematikern entwickelt (John William Strutt [59],

Walter Ritz [49], Karl Schellbach [54], Boris Grigoryevich Galerkin [21]). Die

Berechnung der mathematischen Gleichungen benötigt jedoch Rechenmaschi-

nen, welche zur damaligen Zeit nicht mit adäquater Leistungsfähigkeit zur

Verfügung standen. Erst mit der Entwicklung des Mikrochips und damit der

Entwicklung der heutigen Computer, konnte Mitte des 20. Jahrhunderts die

Finite-Elemente-Methode effektiv zur Anwendung kommen, damals vorwie-

gend in der Luftfahrttechnik. Pionierarbeit zu Etablierung der Finite-Elemente-

Methode leisteten dabei Alexander Hrennikoff [25] und Richard Courant [16].

Der Begriff Finite-Elemente-Methode wurde 1960 von Ray William Clough

vorgeschlagen [15].

4.1.2 Funktionsprinzip der Finite-Elemente-Methode

Zur Anwendung der Finite-Elemente-Methode wird entsprechend der Frage-

stellung ein Computermodell erstellt. Dieses Computermodell besteht beispiels-

weise aus einer Geometrie, den Materialeigenschaften, Lagerungsbedingen und

Krafteinwirkungen. Die Geometrie des Computermodells besteht theoretisch

aus unendlich vielen Punkten und daher auch unendlich vielen Teil-Lösungen.

Die Finite-Elemente-Methode unterteilt das Computermodell in eine endliche,

d.h. finite, Anzahl von Punkten. Diesen Prozess nennt man Diskretisierung. Die

Philipp Winterhalder 17



4 Theoretische Grundlagen

Punkte stehen untereinander in Verbindung und Begrenzen räumliche Elemen-

te. Die Elemente können dabei tetraederförmig, quaderförmig, oder polyeder-

förmig sein. Die Auswahl der Elementform richtet sich nach Geometrie der

zu untersuchenden Struktur und wird entweder vom Benutzer festgelegt, oder

vom Berechnungsprogramm ermittelt.

Für die Punkte und Elemente werden Differentialgleichungen erstellt und be-

rechnet. Somit erhält man eine approximierte Lösung der Fragestellung. Die

Anzahl der Elemente zu steigern, kann zur Erhöhung der Genauigkeit des Be-

rechnungsergebnisses führen. Allerdings steigt mit der Anzahl der Elemente

der Rechenaufwand teils überproportional stark an. Um mit möglichst wenig

Rechenaufwand ein möglichst genaues Ergebnis zu erzielen, werden in Simu-

lationsmodellen daher meist unterschiedliche Elementgrößen kombiniert. Die

Struktur an welcher das gesuchte Ergebnis direkt gemessen wird sollte eine

kleine Elementgröße aufweisen. Angrenzende Strukturen sollten zunehmend

größere Elemente beinhalten, periphere Strukturen die beispielsweise der Ver-

ankerung im virtuellen Raum dienen, können mit großen Elementen abgebildet

werden.

Wichtige Einsatzgebiete der Finite-Elemente-Methode sind heute strukturme-

chanische Analysen (Fahrzeugbau, Luft- und Raumfahrttechnik, Gebäudekon-

struktion), Strömungsanalysen (Aerodynamik, Wind-, Dampf-, und Wasser-

kraftanlagen), sowie thermische und elektromagnetische Analysen (Halblei-

tertechnik, Funktechnik, Thermodynamik). Im Bereich der Medizin wird die

Finite-Elemente-Methode von der Medizintechnik zur Entwicklung von Appa-

raturen für Diagnostik und Therapie angewandt.
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Abbildung 2 : Prognose zur Weiterentwicklung der heute verfügbaren
Computertechnologie unter Annahme des Mooreschen
Gesetzes [47] mit einer Verdopplungszeit von 12, 18
oder 24 Monaten

4.2 Werkstoffkunde

Jedes Material ist durch spezifische Eigenschaften charakterisiert. Für die Finite-

Elemente-Methode wird neben dem Modell der Geometrie auch ein Modell der

Materialeigenschaft benötigt. Die Gewebe des Körpers sind sehr viel komple-

xer aufgebaut als technische Materialien und daher deutlich schwieriger zu be-

schreiben. Für die Spannungsanalysen der vorliegenden Arbeit sind die beiden

Materialeigenschaften Elastizität und Querkontraktionszahl bestimmend. Wei-

tere Materialeigenschaften wie Dichte, Wärmeleitfähigkeit oder Schwingungs-

verhalten wurden im Rahmen der Spannungsanalyse nicht berücksichtigt.

Nicht nur zwischen verschiedenen Materialien, sondern auch innerhalb eines
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Materials kann die Elastizität und Querkontraktionszahl variieren. Dies ist der

Fall, wenn die Materialeigenschaften richtungsabhängig sind. Dieses Material-

verhalten wird durch die Isotropie, oder Anisotropie beschrieben. Ein weiterer

Faktor für die Beurteilung eines Materialgefüges stellt die Homogenität oder

Inhomogenität des Werkstoffs oder Gewebes dar. Die angesprochenen Begrif-

fe werden im Folgenden näher erläutert. Ihr Verständnis ist notwendig um die

biomechanischen Vorgänge der Patientenbehandlung nachzuvollziehen, sowie

die Daten der Finite-Elemente-Methode interpretieren zu können.

4.2.1 Elastizität

Die Elastizität eines Körpers ist die Steigung im Spannungs-Dehnungs-Dia-

gramm. Zur Beschreibung der Elastizität wird der E-Modul verwendet. Der

E-Modul hat die Einheit Kraft/Fläche = Druck. Geläufige Einheiten hierfür

sind Gigapascal (GPa) oder Newton pro Quadratmillimeter (N/mm2). Die Elas-

tizität kann für unterschiedliche Dehnungen unterschiedliche Werte aufweisen.

Zum Beginn der Dehnung verhalten sich viele Materialien linear elastisch. Die-

ser Bereich wird nach dem Hooke’schen Gesetz für linear elastische Dehnung

auch Hooke’sche Gerade genannt. In diesem Bereich kann aus dem Quotien-

ten der Spannungsänderung ∆σ und der Dehnungsänderung ∆ε der E-Modul

berechnet werden.

Überschreitet die Spannung die Grenze der linearen Elastizität so kommt es

zur irreversiblen plastischen Verformung und gegebenenfalls zu einer zusätzli-

chen Materialveränderung im Sinne einer Verfestigung. Die Belastbarkeit des

Materials wird durch die Zugfestigkeit limitiert, eine höhere Belastung führt

zum Materialversagen. Der schematische Verlauf einer Spannungs-Dehnungs-

Kurve ist in Abbildung 3 dargestellt. Im Rahmen der Finite-Elemente-Methode

kann bei vielen Anwendungen die materialspezifische Elastizität durch die An-

gabe eines konstanten E-Moduls hinreichend beschrieben werden.
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E-Modul =
∆σ

∆ε

Dehnung ε

Spannung σ

∆σ

∆ε

Zugfestigkeit

Grenze der

Elastizität Materialversagen
linearen

Abbildung 3 : Spannungs-Dehnungs-Diagramm

4.2.2 Querkontraktionszahl

Bei der Dehnung eines Körpers ändert sich die Länge in eine bestimmte Rich-

tung. Ob diese Längenänderung auch zu einer Volumenänderung führt hängt

vom Verhalten der anderen Dimensionen des Körpers (Breite, Tiefe) ab. So

kann bei einer Vergrößerung der Länge sich die Breite beispielsweise verklei-

nern, konstant bleiben, oder sogar ebenfalls vergrößern. Daher wirkt sich eine

Spannung nicht nur in Richtung des Kraftansatzes aus, sondern die Spannung

wird im Körper auch in weitere Richtungen umgeleitet. Für die Spannungsana-

lyse ist es daher essentiell zu wissen, nach welchen Regeln Umlenkungen der

Spannungen innerhalb eines Körpers erfolgen. Dieses Verhalten wird durch die

Querkontraktionszahl beschrieben.

4.2.3 Isotropie

Der Begriff Isotropie leitet sich von den griechischen Wörtern isos (gleich) und

tropos (Richtung) ab. Die Isotropie bezeichnet die Eigenschaft eines Werkstof-

fes in allen drei Richtungen des Raumes die gleichen Materialeigenschaften
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z
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Abbildung 4 : Querkontraktionszahl und Dehnungsverhalten

zu besitzen (x=y=z). Ein Beispiel für ein isotropes Material aus dem Alltag

ist Gummi. Egal von welcher Seite her gezogen, gedrückt oder geschnitten

wird, die Eigenschaften sind immer gleich. Für die Spannungsanalyse mit der

Finite-Elemente-Methode ist die Isotropie im Bezug zur Elastizität von großer

Bedeutung. Isotropie kann sich aber auch auf zahlreiche andere Materialeigen-

schaften wie Leitfähigkeit oder Wärmeausdehnung beziehen.

Eine ideale Isotropie ist in der Umwelt nicht zu finden, es handelt sich je-

doch bei vielen Werkstoffen um näherungsweise isotrope Materialeigenschaf-

ten. Obwohl die Gewebe des menschlichen Körpers meist nicht isotrop sind,

werden sie in vielen Fällen auf Grund technischer Limitationen durch isotrope

Materialmodelle beschrieben. Im Rahmen der Finite-Elemente-Methode wer-

den isotrope Materialeigenschaften daher für die Simulation zahlreicher Mate-

rialien herangezogen.
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4.2.4 Anisotropie

Innerhalb eines Körpers kann es für unterschiedliche Richtungen der Kraftein-

wirkung unterschiedliche Materialeigenschaften geben. Werkstoffe deren Ei-

genschaften von der Kraftrichtung abhängen werden als anisotrop bezeichnet.

Ein Beispiel für einen isotropen Körper aus dem Alltag ist ein Stück Brennholz.

Durch die Längsanordnung der Holzfasern hat das Holz anisotrope Materialei-

genschaften. Beim Fällen des Baumes mit der Axt muss viel Kraft aufgewendet

werden, da hier das Metall quer zur Faserrichtung eingetrieben wird. Der an-

schließende Spaltvorgang ist allerdings weit weniger kraftaufwändig, da hier

das Metall längs zur Faserrichtung in das Holz eingebracht wird. Was aus dem

Alltag bekannt ist, muss auch in der Erforschung von Materialeigenschaften

berücksichtigt werden. Dabei können neben der Anisotropie in allen drei Rich-

tungen des Raumes (x=/y=/ z) auch Sonderfälle, wie die auf die transversale

beschränkte Isotropie (x=/ y=z) auftreten.

Durch die komplexe Struktur der Gewebe des menschlichen Körpers ist in den

meisten Fällen von einem anisotropen Materialverhalten auszugehen. Die Um-

setzung dieser Eigenschaften in technische Materialmodelle ist jedoch äußerst

schwierig, entsprechend schlecht ist die Datenlage. Zudem können die Gewebs-

eigenschaften zwischen den Individuen variieren. Die Berücksichtigung der

Anisotropie ist daher mit hohem Aufwand und einem unbekannten Fehlerpo-

tential behaftet. In den meisten Fragestellungen wird daher die individuelle

Anisotropie der menschlichen Gewebe zugunsten eines standardisierten isotro-

pen Materialmodells vereinfacht.

4.2.5 Homogenität

Homogenität bezeichnet die Eigenschaft eines Werkstoffes an jeder Stelle des

Materials die gleiche Zusammensetzung zu haben. Dies bedeutet, dass der
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Werkstoff an jeder Stelle die gleichen Eigenschaften hat. Obwohl technisch

bedingt eine perfekte Homogenität auch bei körperfremden Materialen nicht

zu erreichen ist, kann für viele Fragestellungen im Rahmen einer Modellerstel-

lung von einer vollständigen Homogenität des Materials ausgegangen werden.

Ein Beispiel für einen homogenen Werkstoff ist Metall. Durch das Gießen des

Metalls verteilen sich alle Bestandteile näherungsweise gleichmäßig im ent-

stehenden Gusskörper. Daher weißt das Metall an jeder Stelle der Probe die

gleichen Materialeigenschaften auf. Viele technische Werkstoffe wie Metalle,

Kunststoffe und Keramiken können daher als homogen betrachtet werden.

4.2.6 Inhomogenität

Inhomogenität bezeichnet die Materialeigenschaft an unterschiedlichen Stellen

des Materials unterschiedliche Eigenschaften zu haben. Der Begriff Inhomoge-

nität grenzt sich damit zum Begriff der Homogenität ab. Genau betrachtet sind

praktisch alle Werkstoffe inhomogen. Dies trifft insbesondere auf die Gewebe

des menschlichen Körpers zu. Ein Beispiel für ein inhomogenes Material ist

spongiöser Knochen. Die Inhomogenität beeinflusst die Materialeigenschaften

und sollte daher in der Beschreibung der Materialeigenschaften Berücksichti-

gung finden. Allerdings stellt sich dies in der Praxis als äußerst kompliziert dar.

Technische Werkstoffe weisen oft eine regelmäßige Inhomogenität auf, etwa

wie gleichmäßig verteilte Luftbläschen in einem gebrannten Ziegelstein.

Die Gewebe des menschlichen Körpers sind meist unregelmäßig inhomogen.

Spongiöser Knochen ist beispielweise mit belastungsinduzierten Verstärkung-

en der Knochenstruktur entlang der Hauptspannungslinien durchzogen (Abbil-

dung 5b). Ihre Ausprägungen variieren individuell und lassen sich daher nicht

durch ein standardisiertes Materialmodell beschreiben. Zudem steigt der Be-

rechnungsaufwand der Finite-Elemente-Methode durch eine Berücksichtigung
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von Inhomogenitäten stark an. Aus diesen Gründen ist es derzeit Stand der

Technik auch die Materialeigenschaften der Gewebe des menschlichen Kör-

pers vereinfachend als homogen zu beschreiben. Diese Einschränkung könnte

mit Hinblick auf die Weiterentwicklung der Rechenleistung (Abbildung 2) in

der Zukunft vermindert werden.

(a) Dentin (b) Knochen

Abbildung 5 : Inhomogenität menschlicher Gewebe, elektronenmikro-
skopische Aufnahmen [22] [33]
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5.1 Computertomographie

Grundlage für die Geometrie der Modelle lieferte eine Computertomographie

eines anatomischen Präparates des Unterkiefers. Die Röntgenaufnahme erfolg-

te mit den speziell für werkstoffkundliche Analysen ausgelegten Computerto-

mographen TomoScope HV 500. Dabei wurde eine Auflösung von 0,08mm

isotroper Voxelkantenlänge erzielt. Die Anodenspannung betrug 220 Kilovolt

bei einem Heizstrom von 0,125mA. Der Röntgenvorgang an sich dauerte etwa

30 Minuten. Dabei wurde eine Rohdatenmenge von etwa 4 Gigabyte gewon-

nen. Der Datensatz lag im Datenformat Digital Imaging and Communications

in Medicine (DICOM) vor. Durch die Verwendung eines anatomischen Präpa-

rates wurde die Geometrie des Unterkiefers direkt durch einen Luft-Knochen-,

und Luft-Zahn-Übergang begrenzt. Dies führte zu einem höheren Kontrast als

bei klinischen Röntgenbildern mit Knochen-Weichgewebs-Übergang. Durch

die scharfe Abgrenzung der Strukturen zur Luft war der Röntgendatensatz ide-

al zur Weiterverarbeitung in einer Visualisierungssoftware geeignet.

Zur Modellerstellung des gut abgrenzbaren Unterkieferknochens wurden die

Rohdaten mit 0,08mm Auflösung verwendet. Zähne besitzen ein kleineres Vo-

lumen, beinhalten jedoch auch wesentlich feinere Strukturen. Zur Darstellung

des Zahnes 44 wurde der Datensatz daher im ersten Arbeitsschritt auf den Be-

reich des Zahnes zugeschnitten. Hierdurch wurde die Datenmenge reduziert. In

einem zweiten Arbeitsschritt wurde der Ausschnitt mit dem Zahn 44 auf eine

isotrope Voxelkantenlänge von 0,02mm interpoliert. Hierbei wurde die Daten-

menge in allen drei Dimensionen des Raumes vervierfacht, d.h. insgesamt um

den Faktor 43 = 64 vergrößert. Durch dieses Procedere wurde, unter Ausnut-

zung der gesamten Rechenkapazität, eine detaillierte Darstellung des Zahnes

erreicht. Dies wirkte sich positiv auf die Durchführbarkeit der nachfolgenden

Datenbearbeitung aus.
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5.2 Visualisierung

Die Röntgendaten wurden mit der Visualisierungssoftware Amira 5.3.1 (Visa-

ge Imaging, Inc., San Diego, USA) weiterverarbeitet. Ziel war es dabei, drei-

dimensionale Polygonnetze der anatomischen Strukturen zu erstellen. Hierzu

wurde der dreidimensionale Datensatz entsprechend der Voxelkantenlänge für

den Unterkiefer in 0,08mm dicke Schichten, für den Zahn 44 in Schichten von

0,02mm unterteilt. In jeder Schicht erfolgte eine Markierung und Differenzie-

rung der anatomischen Strukturen. Dieser Vorgang wird als Segmentierung be-

zeichnet (Abbildung 8a). Trotz der hochwertigen Röntgendaten war eine allei-

nige automatische Segmentierung nicht möglich. Ein Grund hierfür war, die

notwendige Differenzierung zwischen kompaktem Knochen und spongiösem

Knochen. Ein weiteres Hindernis für eine vollständig automatisierte Segmen-

tierung stellte die hohe Auflösung dar. Durch sie wurden auch kleinste Hohl-

räume im spongiösen Knochen automatisch als nicht-zum-Knochen gehörend

deklariert. Ohne Überarbeitung der automatischen Segmentierungen würden

hierdurch technisch übermäßig komplexe Geometrien erstellt werden. Die Seg-

mentierung der Strukturen erfolgte daher sowohl automatisch, als auch ma-

nuell. Die Grauwerte des Röntgenbildes wurden dazu kategorisiert und nach

der automatischen Erfassung stellenweise manuell adaptiert. Die so generier-

ten Segmentierungen der einzelnen Schichten wurden anschließend von der

Visualisierungssoftware wieder übereinandergelagert. Durch dieses Verfahren

wurden aus zweidimensionalen Segmentierungen, den Strukturen entsprechen-

de, dreidimensionale Segmentierungen erzeugt.

Anhand der dreidimensionalen Segmentierungen wurden von der Visualisie-

rungssoftware dreidimensionale Oberflächen, sogenannte Polygonnetze, kon-

struiert. Die Polygonnetze lagen im Datenformat Drawing Interchange File

Format (DXF) vor. Die erstellten Polygonnetze wurden in den nächsten Ar-

beitsschritt überführt.
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Abbildung 6 : Anatomisches Präparat eines Unterkiefers

5.3 Reverse Engineering

Die Polygonnetze, welche von der Visualisierungssoftware erzeugt wurden,

bildeten zwar die Geometrien ab, sie können jedoch technisch bedingt nicht

direkt als CAD Modell verwendet werden. Aus diesem Grund erfolgte eine

Weiterbearbeitung der Polygonnetze im Reverse Engineering Programm Ra-

pidform XOR 3 (INUS Technology, Korea). Durch die Software wurden an die

Geometrien der Polygonnetze sogenannte nicht-uniforme rationale B-Splines

(NURBS) angelegt. Bei NURBS handelt es sich um mathematische Gleichun-

gen mit deren Hilfe Geometrien so beschrieben werden können, dass eine Wei-

terverarbeitung mit CAD (Computer-Aided Design) Programmen möglich ist.

Mehrere dieser NURBS wurden dabei so miteinander verbunden, dass die ent-
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Abbildung 7 : Aufbereitung der Röntgendaten zur Modellerstellung

sprechende Geometrie vollständig geschlossen von NURBS umgeben wurde,

dieser Verbund wird auch als NURBS - Patch bezeichnet. Jede Struktur wurde

damit in ihrer Geometrie von NURBS vollständig beschrieben, daher erfolgte

die weitere Bearbeitung der Geometrien für die Modellerstellung ausschließ-

lich anhand der NURBS. Die Abbildung der Polygonnetze durch NURBS ist

technisch bedingt mit geometrischen Abweichungen behaftet. Bei dem Vor-

gang lagen die Differenzen je nach Komplexität der Geometrie bei maximal

0,02mm. Vor dem Hintergrund der Individualität anatomischer Strukturen wur-

den diese Abweichungen im Rahmen der Modellerstellung toleriert. Die NUR-

BS lagen im Datenformat Initial Graphics Exchange Specification (IGES) vor.
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5.4 Computer-Aided Design (CAD) Modellbildung

Die Erstellung der CAD Modelle erfolgte mit dem CAD-Programm Inventor

2012 (Autodesk GmbH, München, Deutschland). Alle Arbeitschritte, sowie

die nachfolgenden Berechnungen mit der Finite-Elemente-Methode, erfolgten

auf einem Personalcomputer mit 4 Prozessoren (je 2,66 Gigahertz) und einer

Arbeitsspeicherkapazität von 16 Gigabyte. Obwohl die Datenmenge von CAD-

Modellen meist gering ist, ist der Rechenaufwand jedoch deutlich höher als

dies beispielsweise bei der Visualisierung der Röntgendaten der Fall ist. Grund

dafür sind die aufwändigen Rechenoperationen, welche bei einer Eingabemen-

ge von ca. 0,1 Gigabyte CAD-Daten unter Umständen Tage in Anspruch neh-

men können. Die Visualisierung der 4 Gigabyte Röntgendaten erfolgte zum

Vergleich beinahe in Echtzeit. Daher stellt die CAD Modellerstellung eine tech-

nische Engstelle in der Prozesskette dar.

Eine Möglichkeit zur Datenreduktion besteht darin, sich in der Ausdehnung

der Geometrie auf den zu untersuchenden Bereich zu beschränken. Das Po-

tential dieser Maßnahme ist allerdings durch die Erfordernis einer Mindestmo-

dellgröße beschränkt. Wesentlich größeren Einfluss auf die Datenmenge hat

die Konfiguration der NURBS. Je weniger NURBS zur Darstellung der Geo-

metrie verwendet werden müssen, desto geringer ist die Datenmenge des re-

sultierenden CAD-Modells. Bei einem Problem von übergroßer Datenmenge

kann daher auf der Bearbeitungsebene des Reverse-Engineering versucht wer-

den, die Geometrie mit weniger NURBS zu beschreiben. Allerdings kann dabei

der resultierende Abbildungsfehler zunehmen, weshalb für die jeweilige Frage-

stellung dessen kritische Größe diskutiert werden sollte.

Die NURBS der einzelnen anatomischen Strukturen wurden in das CAD Pro-

gramm eingelesen und zu CAD-Modellen umgewandelt. Die Datengröße der
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(a) Röntgenbild (b) Polygonnetz (c) CAD Modell

Abbildung 8 : Arbeitsschritte der Modellerstellung von Zahn 44

CAD-Modelle betrug 40 Megabyte. Obwohl im Bezug zum Röntgenbild ei-

ne Reduktion der Datenmenge auf 1% erfolgte, stellte die Eingabemenge ei-

ne Obergrenze der Anwendbarkeit dar. Die CAD-Modelle der anatomischen

Strukturen lagen im Standard ACIS Text (SAT) Datenformat vor. In den fol-

genden Arbeitsschritten wurden die einzelnen Strukturen so miteinander kom-

biniert, dass sich ein Gesamt-CAD-Modell aus kompaktem Knochen, spongi-

ösem Knochen, Alveolarnerv, Pulpa, Dentin und Zahnschmelz ergab (Abbil-
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dung 8a und 9). Hierzu wurden innerhalb des Programms boolesche Operatio-

nen verwendet, mit denen es möglich ist Geometrien zu vereinigen oder von

einander abzuziehen. Ausgehend vom Gesamtmodell wurde der Parodontal-

spalt anatoform zur Zahnwurzel mit einer Breite von 0,3mm konstruiert. Die-

se Ausgangssituation wurde verwendet, um eine kieferorthopädische Behand-

lungssituation nachzuempfinden. Für den Zahn 44 wurde hierzu anatoform zur

Zahnkrone ein Standard-Metallbracket konstruiert. Zwischen der Zahnkrone

und dem Bracket wurde eine 0,04mm dicke Schicht Befestigungskomposit er-

stellt.

Abbildung 9 : CAD-Modell mit Kiefersegment, Zahn 44 und Bracket
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5.5 Finite-Elemente-Methode (FEM) und Berechnungsmodelle

Zur Durchführung der Finite-Elemente-Methode wurde das Programm AN-

SYS 13.0 (ANSYS, Inc., Canonsburg, USA) verwendet. Das Gesamt-CAD-

Modell (Abbildung 9) wurde zu einem Finite-Elemente-Modell vernetzt (Ab-

bildung 10). Die Kantenlängen der Elemente des Brackets wurden als 0,1mm

definiert. Die Kantenlängen der Elemente des Befestigungskomposits und der

angrenzenden Schmelzfläche wurden als 0,03mm definiert. Die Kantenlängen

von Elementen des Parodonts und den angrenzenden Knochenflächen wurden

als 0,5mm definiert. Die Auswahl der Elementform sowie die Kantenlängen

für die übrigen Geometrien erfolgte programmgesteuert.

Abbildung 10 : FEM-Modell mit Kiefersegment, Zahn 44 und Bracket
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Insgesamt bestand das Finite-Elemente-Modell aus 705.094 Elementen mit ins-

gesamt 1.055.060 Knotenpunkten. Jeder Geometrie des Finite-Elemente-Mo-

dells wurde ein lineares Modell der spezifischen Materialeigenschaften zuge-

wiesen (Tabelle 1). Die Lagerung des Unterkiefersegmentes erfolgte, indem die

Elemente der Unterseite des kompakten Knochens unverschieblich im Raum

fixiert wurden. Die Elemente der mesialen und distalen Schnittkante wurden

reibungsfrei und nichtabhebend gelagert. Innerhalb des Modells erfolgte die

Kontaktdefinition an benachbarte Geometrien als fest verbunden. Diese Kon-

taktbedingungen verhinderten die Entstehung von geometrischen Nichtlineari-

täten.

Das lineare Verhalten von Kontaktbedingungen und Materialeigenschaften be-

wirkte eine Reduktion des Rechenaufwandes und begünstigten eine komplika-

tionsfreie Durchführung der Berechnungen.

5.6 Materialeigenschaften

Innerhalb des Finite-Elemente-Modells wird jeder Körper von einer Geome-

trie repräsentiert. Dabei stellt die Geometrie die Eigenschaft der räumlichen

Ausdehnung dar. Um mit der Finite-Elemente-Methode Berechnungen durch-

führen zu können ist es darüber hinaus notwendig jeder Geometrie auch Mate-

rialeigenschaften zuzuweisen. Wie auch die Geometrien nur Annäherungen an

die tatsächliche Form der Körper sind, so sind auch die Materialeigenschaften

der Körper nur näherungsweise beschreibbar. Es handelt sich bei den Materi-

aleigenschaften daher um Modelle der tatsächlichen Materialeigenschaften. In

der vorliegenden Arbeit wurden alle Materialen durch einen linearen spezifi-

schen E-Modul, sowie durch die Querkontraktionszahl beschrieben (Tabelle 1).

Die Materialien Dentin, Nervengewebe, Parodont, Schmelz, Befestigungskom-

posit (Transbond XT), sowie Edelstahl waren in ihren Eigenschaften richtungs-

unabhängig (isotrop).
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Für die Materialen kompakter Knochen und spongiöser Knochen wurden aniso-

trope Materialmodelle verwendet, welche für unterschiedliche Belastungsrich-

tungen auch unterschiedliche Werte für den E-Modul und die Querkontrakti-

onszahl besitzen. Die Anisotropie bezieht sich dabei auf die Richtungsangaben

des im Modell verwendeten globalen Koordinatensystems. Alternativ können

im Modell auch mehrere Benutzerkoordinatensysteme unterschiedlicher Aus-

richtung erstellt werden. Dies ist jedoch nur zu empfehlen, wenn es für ein

etabliertes Materialmodell in dieser Form benötigt wird. Für das in dieser Un-

tersuchung verwendete anisotrope Materialmodell [18, 40, 41] waren keine zu-

sätzlichen Koordinatensysteme notwendig. Im Rahmen der Modellgestaltung

wurden periphere Eigenschaften, wie die Dichte oder Wärmeausdehnungsko-

effizienten nicht beschrieben. Die Zuweisung der Materialmodelle erfolgte in-

nerhalb der Software ANSYS 13.0. Alle Werte der Parameter, sowie ihre Refe-

renzen in der Literatur sind in Tabelle 1 aufgeführt.

Die Materialeigenschaften wurden von den Autoren der jeweiligen Literatur-

referenzen anhand von Materialproben experimentell bestimmt und werden in

zahlreichen Arbeiten für den Einsatz mit der Finite-Elemente-Methode verwen-

det.
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Tabelle 1 : Materialeigenschaften

lineare, isotrope Elastizität

Material E-Modul (MPa) Querkontraktionszahl

Dentin 24.400 [27] 0,43 [27]

Nervengewebe 0,58 [8] 0,42 [26]

Parodont 50 [48] 0,49 [48]

Schmelz 80.000 [62] 0,25 [62]

Transbond XT 8.823 [34] 0,25 [34]

Edelstahl 210.000 [46] 0,305 [46]

lineare, anisotrope Elastizität

Kompakta [18, 41] Spongiosa [18, 40, 41]

Ex (Mpa) 12.600 1.148

Ey (Mpa) 19.400 1.148

Ez (Mpa) 12.600 210

Gxy (Mpa) 5.700 434

Gyz (Mpa) 5.700 68

Gxz (Mpa) 4.850 68

vxy 0,253 0,322

vyz 0,390 0,055

vxz 0,300 0,055
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5.7 Statistische Auswertung

Die statistische Analyse erfolgte mit dem Programm IBM SPSS Statistics 20

(IBM Deutschland GmbH, Ehningen, Deutschland). Zur Beurteilung von Grö-

ße und Verteilung der auftretenden Spannungen wurde für alle Knotenpunkte

die Vergleichsspannung nach von Mises berechnet. Die unterschwelligen Be-

lastungen in den Randbereichen können die statistische Darstellung der span-

nungsreichen Areale erschweren. Aus diesem Grund wurden zur Auswertung

der Knotenpunkte von Schmelz, Komposit, Parodont und Knochen ausschließ-

lich die Spannungswerte des jeweiligen oberen Quartils verwendet.

5.8 Simulationsreihen

Mit Hilfe der Finite-Elemente-Methode wurde das Modell auf fünf unterschied-

liche Arten am Bracket belastet. Um einen Vergleich der Belastungsarten zu

ermöglichen, wurde in jedem Modell die Größe der Kraft so gewählt, dass im

Komposit die maximale Spannung 40MPa betrug. Zur Lagerung wurden al-

le Modelle am unteren Rand der Mandibula relativ zum Koordinatensystem

fixiert. Das mesiale und distale Ende des Knochensegmentes wurde nichtabhe-

bend und reibungsfrei gelagert.
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5.8.1 Scherkraft

Die Entfernung des Brackets durch eine Abscherkraft erfolgt in der klinischen

Praxis mittels einer speziellen Zange. Diese Zange setzt mit der unteren Bran-

che am Bracket an, während sich die obere Branche am Zahnhöcker abstützt

(Abbildung 11). Die Branche der Zange, welche sich am Zahnhöcker abstützt,

ist zur Verteilung des Druckes mit einer Auflage aus Kunststoff oder Gum-

mi versehen. Wird die Abscherkraft mit einer Zange ohne diese Schutzauflage

durch geführt, sollte zur Verhinderung einer Zahnschädigung zwischen Zahn-

höcker und Zangenbranche eine Watterolle unterlegt werden.

Zur Umsetzung des Abschervorgangs im Finite-Elemente-Modell wurden ent-

sprechend der beiden Zangenbrachen zwei gleichgroße Kräfte an unterschiedli-

chen Flächen appliziert. Die erste Kraft setzte an der Unterseite der Bracketflü-

gel an, die zweite Kraft wirkte auf die Flächen der Zahnspitze ein (Abbildung

12). Die Höhe der Kräfte betrug dabei jeweils 45,14 N. Die Richtung der Kräfte

wurde über eine Kante des Brackets parallel zur Zahnachse festgelegt.
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Abbildung 11 : Graphische Animation des Abschervorgangs

Abbildung 12 : Umsetzung des Abschervorgangs im Modell
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5.8.2 Kompression

Eine Sonderform der Bracketentfernung stellt die Kompression der Bracket-

flügel dar. Bei dieser Methode wird versucht durch die Kraftapplikation eine

gezielte Verformung des Brackets zu erreichen. In der Praxis erfolgt die Kom-

pression des Brackets, in dem die Bracketflügel von der Seite her mit einer

Zange gefasst werden. Durch das Schließen der Zange werden die Bracketflü-

gel aufeinander zu bewegt. Gleichzeitig kommt es an der Bracketbasis im Rah-

men einer Ausgleichsverformung zu einem Abheben der Seitenränder (Abbil-

dung 13). Ob sich die resultierenden Spannungen günstig auf die Belastung des

Zahnschmelzes auswirken war Gegenstand der Untersuchung. Zur Klärung der

Frage, wie sich die Anwendung zweier entgegengesetzter Kräfte am Bracket

auf die Belastung im Zahnhalteapparat auswirken, wurden die Spannungen im

parodontalen Ligament und im Alveolarknochen gemessen.

Entsprechend der Kraftauswirkung der beiden Zangenbranchen erfolgte die

Umsetzung der Kompressionsbelastung im Finite-Elemente-Modell durch die

Anwendung zweier entgegengesetzter Kräfte. Ansatzfläche der Kräfte war je-

weils die Seitenfläche des betreffenden Bracketflügels. Die Kraftrichtung stand

senkrecht zu den Seitenflächen der Bracketflügel (Abbildung 14). Beide Kräfte

hatten eine Größe von 30,27 N.
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Abbildung 13 : Graphische Animation der Bracketkompression

Abbildung 14 : Umsetzung der Bracketkompression im Modell
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5.8.3 Bracket oro-vestibulär

Eine weitere Möglichkeit zur Bracketentfernung ist die Rotation des Brackets

um die oro-vestibuläre Achse. In der klinischen Behandlungssituation wird das

Bracket zur Kraftapplikation mit einer Zange an den Außenseiten der Bracket-

flügel gefasst. Dann wird die Zange aus dem Handgelenk in oro-vestibulärer

Richtung um die eigene Achse gedreht (Abbildung 15). Zur Kraftapplikation

ist keine spezielle Zange erforderlich, dies kann die Organisation der Behand-

lung erleichtern und die Vorratshaltung von Instrumentarium reduzieren. Durch

die Rotation kommt es zum Versagen des Verbundes zwischen Bracket, Kom-

posit und Zahn. Ziel dieses Belastungsmodells war es, die Auswirkung der

oro-vestibulären Rotationskraft auf den Befestigungskomposit, Zahnschmelz

und Zahnhalteapparat zu untersuchen.

Die Rotation des Brackets um die oro-vestibuläre Achse wurde im Finite-Ele-

mente-Modell durch die Applikation eines Drehmoments auf das Bracket um-

gesetzt. Als Ansatzflächen des Drehmoments wurden die Oberkanten und Un-

terkanten der Bracketflügel gewählt. Die Rotationsachse wurde senkrecht zur

Bracketbasis bestimmt (Abbildung 16). Die Höhe des Drehmomentes betrug

8,35 Ncm.
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5.8 Simulationsreihen

Abbildung 15 : Graphische Animation der oro-vestibulären Rotation

Abbildung 16 : Umsetzung der oro-vestibulären Rotation im Modell
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5 Material und Methode

5.8.4 Bracket mesio-distal

Eine Entfernung des Brackets kann auch durch die Rotation um die mesio-

distale Achse erfolgen. Diese Kraftapplikation kann mit einer Standardzange

durchgeführt werden. Zur Entfernung des Brackets wird hierfür das Bracket

an den Bracketflügeln mit der Zange gefasst. Die Zange wird dann in mesio-

distaler Richtung aus dem Handgelenk um die eigene Achse gedreht (Abbil-

dung 17). Welche Spannungsverteilung am Verbund zwischen Zahn und Be-

festigungskomposit besteht war Gegenstand der Untersuchung dieses Belas-

tungsmodells. Zur Beurteilung, in wie weit sich durch die Gegenkraft auch

Spannungen im parodontalen Ligament und angrenzenden Alveolarknochen

aufbauen, wurden auch hier die auftretenden Spannungen gemessen.

Die Umsetzung der Rotation des Brackets um die mesio-distale Achse erfolgte,

indem auf das Bracket ein Drehmoment aufgebracht wurde. Das Drehmoment

setzte dabei an der Oberkante und Unterkante der Bracketflügel an. Die Rich-

tung der Rotationsachse wurde senkrecht zur Seitenfläche des Brackets gewählt

(Abbildung 18). Die Höhe des Drehmomentes betrug 5,51 Ncm.
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5.8 Simulationsreihen

Abbildung 17 : Graphische Animation der mesio-distalen Rotation

Abbildung 18 : Umsetzung der mesio-distalen Rotation im Modell
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5 Material und Methode

5.8.5 Zug

Ein Bracket kann auch durch eine Zugkraft vom Zahn gelöst werden. Zur Ap-

plikation der Zugkraft wird das Bracket mit einer Zange gefasst und nach ves-

tibulär vom Zahn weg bewegt. Durch die auftretenden Belastungen kommt es

zum Ablösen des Brackets (Abbildung 19). In der klinischen Praxis wird die-

ses Verfahren nie angewand, da die zu erwartende Belastung des Zahnhalte-

apparates inituitv als unvertretbar hoch eingeschätzt wird. Dennoch ist jede

Bewegung der Hand und damit jede praktische Kraftapplikation eine individu-

elle Freiformbewegung, die unvermeidlich mehrere Kraftrichtungen wie bei-

spielsweise eine Rotation und eine leichte Zugkraft miteinander kombiniert.

In der vorliegenden Arbeit wurden die verschiedenen Kraftrichtungen einzeln

und in technisch präziser Definition untersucht. Das nachfolgende Modell der

reinen Zugkraft ist daher als eine Komponente der in der Praxis durchgeführten

Kraftapplikationen aufzufassen und soll zum Verständnis der zusammengesetz-

ten Freiformbewegungen beitragen.

Die Umsetzung der Zugbelastung erfolgte im Finite-Elemente-Modell durch

eine Kraft, welche an der Oberkante und Unterkante der Bracketflügel ansetzte.

Die Kraftrichtung wurde in der Ebene des Bracketslots nach vestibulär definiert

(Abbildung 20). Die Höhe der Kraft betrug 71,51 N.
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5.8 Simulationsreihen

Abbildung 19 : Graphische Animation der Zugkraft

Abbildung 20 : Umsetzung der Zugkraft im Modell
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6 Ergebnisse

6 Ergebnisse

6.1 Statistische Verfahren

Die Messwerte der untersuchten Bereiche sind als unabhängige Stichproben

aufzufassen. Im Kolmogorov-Smirnov-Test zeigte sich keiner der Messberei-

che in seinen Spannungswerten normalverteilt (p<0,001).

6.2 Ergebnisse für Scherkraft

Bei der Belastung des Brackets durch die Scherkraft entstand im Schmelz eine

maximale Spannung von 41,96 MPa und eine minimale Spannung von 17,38

MPa. Der Mittelwert der Spannungen im Schmelz betrug 21,87 MPa bei einer

Standartabweichung von 3,59 MPa. Der Median der Messpunkte im Schmelz

betrug 21,07 MPa. Im Komposit betrug die maximale Spannung 40,00 MPa

und die minimale Spannung 18,19 MPa. Der Mittelwert der Spannungen im

Komposit betrug 23,27 MPa, bei einer Standartabweichung von 4,57 MPa. Der

Median aller Messpunkte des Komposits betrug 21,94 MPa. Im Parodont zeigte

sich eine maximale Spannung von 1,29 MPa und eine minimale Spannung von

0,22 MPa. Der Mittelwert aller Messpunkte des Parodonts lag bei 0,30 MPa

und zeigte eine Standartabweichung von 0,12. Der Median der Messpunkte

des Parodonts lag bei 0,26 MPa. Im Alveolarknochen wurde eine maximale

Spannung von 11,79 MPa und eine minimale Spannung von 0,63 MPa gemes-

sen. Der Mittelwert aller Messpunkte im Knochen lag bei 1,31 MPa mit einer

Standartabweichung von 0,97 MPa. Der Median aller Messpunkte im Alveo-

larknochen lag bei 0,98 MPa. Die Unterschiede zwischen den Spannungen von

Schmelz und Komposit wurden durch einen U-Test nach Mann und Whitney

auf Signifikanz überprüft. Dieser zeigte für die Unterschiede der Messwerte in

Schmelz und Komposit einen hohe Signifikanz (p<0,001).

48 Dissertationsschrift



6.2 Ergebnisse für Scherkraft
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Abbildung 21 : Spannungen im Schmelz und Komposit bei Anwen-
dung der Scherkraft
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6 Ergebnisse
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Abbildung 22 : Spannungen im Parodont und Knochen bei der Appli-
kation der Scherkraft
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6.2 Ergebnisse für Scherkraft

Schmelz Komposit Parodont Knochen
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Abbildung 23 : Boxplot der Spannungen bei der Anwendung der Scher-
kraft
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6 Ergebnisse

6.3 Ergebnisse für Kompression

Bei der Belastung des Brackets durch Kompression der Bracketflügel entstand

im Schmelz eine maximale Spannung von 37,12 MPa und eine minimale Span-

nung von 18,94 MPa. Der Mittelwert der Spannungen im Schmelz betrug 26,45

MPa, bei einer Standartabweichung von 4,31 MPa. Der Median der Messpunk-

te im Schmelz betrug 26,48 MPa. Im Komposit betrug die maximale Spannung

40,00 MPa und die minimale Spannung 22,56 MPa . Der Mittelwert der Span-

nungen im Komposit betrug 27,57 MPa, bei einer Standartabweichung von

3,38 MPa. Der Median aller Messpunkte des Komposites betrug 27,12 MPa.

Im Parodont und Alveolarknochen lagen alle Messwerte bei 0,00 MPa.

Die Unterschiede zwischen den Spannungen von Schmelz und Komposit wur-

den durch einen U-Test nach Mann und Whitney auf Signifikanz überprüft.

Dieser zeigte für die Unterschiede der Messwerte in Schmelz und Komposit

eine hohe Signifikanz (p<0,001).
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6.3 Ergebnisse für Kompression

Schmelz Komposit
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Abbildung 24 : Spannungen im Schmelz und Komposit bei der Kom-
pression der Bracketflügel
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Abbildung 25 : Spannungen im Parodont und Knochen bei der Kom-
pression der Bracketflügel
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6.3 Ergebnisse für Kompression

Schmelz Komposit Parodont Knochen
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Abbildung 26 : Boxplot der Spannungen bei der Kompression der
Bracketflügel
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6 Ergebnisse

6.4 Ergebnisse für Drehung Achse oro-vestibulär

Bei der Belastung des Brackets durch eine Drehung um die oro-vestibuläre

Achse entstand im Schmelz eine maximale Spannung von 44,18 MPa und ei-

ne minimale Spannung von 20,08 MPa. Der Mittelwert der Spannungen im

Schmelz betrug 24,64 MPa, bei einer Standartabweichung von 3,92 MPa. Der

Median der Messpunkte im Schmelz betrug 23,57 MPa. Im Komposit betrug

die maximale Spannung 40,00 MPa und die minimale Spannung 19,32 MPa.

Der Mittelwert der Spannungen im Komposit betrug 23,81 MPa, bei einer Stan-

dartabweichung von 4,08 MPa. Der Median aller Messpunkte des Komposites

betrug 22,50 MPa.

Im Parodont zeigte sich eine maximale Spannung von 0,75 MPa und eine mini-

male Spannung von 0,11 MPa. Der Mittelwert aller Messpunkte des Parodonts

lag bei 0,18 MPa und zeigte eine Standartabweichung von 0,09 MPa. Der Me-

dian der Messpunkte des Parodonts lag bei 0,15 MPa. Im Alveolarknochen

wurde eine maximale Spannung von 2,89 MPa und eine minimale Spannung

von 0,43 MPa gemessen. Der Mittelwert aller Messpunkte im Knochen lag

bei 0,69 MPa, bei einer Standartabweichung von 0,24 MPa. Der Median aller

Messpunkte im Alveolarknochen lag bei 0,62 MPa.

Die Unterschiede zwischen den Spannungen von Schmelz und Komposit wur-

den durch einen U-Test nach Mann und Whitney auf Signifikanz überprüft.

Dieser zeigte für die Unterschiede der Messwerte in Schmelz und Komposit

eine hohe Signifikanz (p<0,001).
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6.4 Ergebnisse für Drehung Achse oro-vestibulär

Schmelz Komposit
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Abbildung 27 : Spannungen im Schmelz und Komposit bei der Dre-
hung des Brackets um die oro-vestibuläre Achse
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6 Ergebnisse
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Abbildung 28 : Spannungen im Parodont und Knochen bei der Drehung
des Brackets um die oro-vestibuläre Achse

58 Dissertationsschrift



6.4 Ergebnisse für Drehung Achse oro-vestibulär

Schmelz Komposit Parodont Knochen
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Abbildung 29 : Boxplot der Spannungen bei der Drehung des Brackets
um die oro-vestibuläre Achse
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6.5 Ergebnisse für Drehung Achse mesio-distal

Bei der Belastung des Brackets durch eine Drehung um die mesio-distale Ach-

se entstand im Schmelz eine maximale Spannung von 35,18 MPa und eine mi-

nimale Spannung von 15,88 MPa. Der Mittelwert der Spannungen im Schmelz

betrug 21,89 MPa, bei einer Standartabweichung von 4,15 MPa. Der Medi-

an der Messpunkte im Schmelz betrug 21,22 MPa. Im Komposit betrug die

maximale Spannung 40,00 MPa und die minimale Spannung 17,69 MPa. Der

Mittelwert der Spannungen im Komposit betrug 24,71 MPa, bei einer Standart-

abweichung von 4,96 MPa. Der Median aller Messpunkte des Komposites be-

trug 24,00 MPa.

Im Parodont zeigte sich eine maximale Spannung von 0,37 MPa und eine mini-

male Spannung von 0,06 MPa. Der Mittelwert aller Messpunkte des Parodonts

lag bei 0,09 MPa und zeigte eine Standartabweichung von 0,04 MPa. Der Me-

dian der Messpunkte des Parodonts lag bei 0,08 MPa. Im Alveolarknochen

wurde eine maximale Spannung von 3,27 MPa und eine minimale Spannung

von 0,18 MPa gemessen. Der Mittelwert aller Messpunkte im Knochen lag

bei 0,37 MPa, bei einer Standartabweichung von 0,27 MPa. Der Median aller

Messpunkte im Alveolarknochen lag bei 0,26 MPa.

Die Unterschiede zwischen den Spannungen von Schmelz und Komposit wur-

den durch einen U-Test nach Mann und Whitney auf Signifikanz überprüft.

Dieser zeigte für die Unterschiede der Messwerte in Schmelz und Komposit

eine hohe Signifikanz (p<0,001).
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6.5 Ergebnisse für Drehung Achse mesio-distal
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Abbildung 30 : Spannungen im Schmelz und Komposit bei der Dre-
hung des Brackets um die mesio-distale Achse
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6 Ergebnisse
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Abbildung 31 : Spannungen im Parodont und Knochen bei der Drehung
des Brackets um die mesio-distale Achse
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6.5 Ergebnisse für Drehung Achse mesio-distal

Schmelz Komposit Parodont Knochen
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Abbildung 32 : Boxplot der Spannungen bei der Drehung des Brackets
um die mesio-distale Achse
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6 Ergebnisse

6.6 Ergebnisse für Zug

Bei der Belastung des Brackets durch die Zugkraft entstand im Schmelz eine

maximale Spannung von 34,26 MPa und eine minimale Spannung von 14,44

MPa. Der Mittelwert der Spannungen im Schmelz betrug 19,31 MPa bei einer

Standartabweichung von 3,88 MPa. Der Median der Messpunkte im Schmelz

betrug 18,35 MPa. Im Komposit betrug die maximale Spannung 40,00 MPa

und die minimale Spannung 15,64 MPa. Der Mittelwert der Spannungen im

Komposit betrug 22,89 MPa, bei einer Standartabweichung von 5,11 MPa. Der

Median aller Messpunkte des Komposites betrug 22,15 MPa.

Im Parodont zeigte sich eine Maximale Spannung von 6,21 MPa und eine mini-

male Spannung von 0,92 MPa. Der Mittelwert aller Messpunkte des Parodonts

lag bei 1,40 MPa und zeigte eine Standartabweichung von 0,66 MPa. Der Me-

dian der Messpunkte des Parodonts lag bei 1,17 MPa. Im Alveolarknochen

wurde eine maximale Spannung von 73,56 MPa und eine minimale Spannung

von 3,36 MPa gemessen. Der Mittelwert aller Messpunkte im Knochen lag bei

7,40 MPa bei einer Standartabweichung von 6,02 MPa. Der Median aller Mess-

punkte im Alveolarknochen lag bei 5,23 MPa.

Die Unterschiede zwischen den Spannungen von Schmelz und Komposit wur-

den durch einen U-Test nach Mann und Whitney auf Signifikanz überprüft.

Dieser zeigte für die Unterschiede der Messwerte in Schmelz und Komposit

eine hohe Signifikanz (p<0,001).
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6.6 Ergebnisse für Zug
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Abbildung 33 : Spannungen im Schmelz und Komposit bei der An-
wendung der Zugkraft
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Abbildung 34 : Spannungen im Parodont und Knochen bei der Anwen-
dung der Zugkraft
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6.7 Betrachtung der Spannungsverhältnisse

Schmelz Komposit Parodont Knochen
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Abbildung 35 : Boxplot der Spannungen bei der Anwendung der Zug-
kraft

6.7 Betrachtung der Spannungsverhältnisse

Zur Visualisierung der Spannungsverhältnisse wurden die Messwerte im Zahn-

schmelz, Komposit, Parodont und Knochen für jede Art der Kraftapplikation

ihrer Größe nach in einer Rangfolge aufgelistet. Dabei entsprach der Rang-

wert 1 dem höchsten Messwert innerhalb der entsprechenden Geometrie. In

Abbildung 36 sind die Rangwerte der obersten zweihundert Messwerte und

der obersten vierzigtausend Messwerte für die unterschiedlichen Materialien

gegeneinander aufgetragen.
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Abbildung 36 : Verlauf der Spannungen bei unterschiedlichen Be-
lastungsarten für die jeweils 1.-200. und 1.-40000.
höchsten Messwerte
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6.7 Betrachtung der Spannungsverhältnisse
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6 Ergebnisse

6.8 Belastung des Schmelzes bei unterschiedlichen Belastungsarten

Zur Überprüfung, ob es zwischen allen Belastungsarten im Schmelz überhaupt

einen signifikanten Unterschied der Spannungen gibt, wurde ein H-Test nach

Kruskal und Wallis durchgeführt. Der Test ergab, dass es mit hoher Signifi-

kanz zwischen allen Belastungen mindestens einen signifikanten Unterschied

gibt (p<0,001). Zur Untersuchung welche Belastungen sich signifikant unter-

scheiden, wurden alle Lastfälle paarweise durch einen U-Test nach Mann und

Whitney geprüft. Die Tests zeigten, dass sich alle Belastungen des Schmel-

zes signifikant voneinander unterscheiden (p<0,001). Die Übersicht der Span-

nungen im Schmelz ist für die unterschiedlichen Lastfälle in Abbildung 37

als Boxplot dargestellt. In Abbildung 38 ist die farbenkodierte Belastung des

Schmelzes in den unterschiedlichen Lastfällen dargestellt.
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Abbildung 37 : Vergleich der Spannungen im Schmelz
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6.8 Belastung des Schmelzes bei unterschiedlichen Belastungsarten
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Abbildung 38 : Übersicht der Spannungen im Zahnschmelz bei den
verschiedenen Arten der Bracketentfernung
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6.9 Belastung im Komposit bei unterschiedlichen Belastungsarten

Zur Überprüfung, ob es zwischen allen Belastungsarten im Komposit über-

haupt einen signifikanten Unterschied der Spannungen gibt, wurde ein H-Test

nach Kruskal und Wallis durchgeführt. Der Test ergab, dass es mit hoher Signi-

fikanz zwischen allen Belastungen mindestens einen signifikanten Unterschied

gibt (p<0,001). Zur Untersuchung welche Belastungen sich signifikant unter-

scheiden, wurden alle Lastfälle paarweise durch einen U-Test nach Mann und

Whitney geprüft. Die Tests zeigten, dass sich alle Belastungen des Schmelzes

signifikant voneinander unterscheiden (p<0,001). Die Übersicht der Spannung-

en im Komposit ist für die unterschiedlichen Lastfälle in Abbildung 39 als

Boxplot dargestellt. In Abbildung 40 ist die farbenkodierte Belastung des Kom-

posits in den unterschiedlichen Lastfällen dargestellt.
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Abbildung 39 : Vergleich der Spannungen im Komposit

72 Dissertationsschrift



6.9 Belastung im Komposit bei unterschiedlichen Belastungsarten
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Abbildung 40 : Übersicht der Spannungen im Befestigungskomposit
bei den verschiedenen Arten der Bracketentfernung
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6.10 Belastung im Parodont bei unterschiedlichen Belastungsarten

Zur Überprüfung, ob es zwischen allen Belastungsarten im Parodont überhaupt

einen signifikanten Unterschied der Spannungen gibt, wurde ein H-Test nach

Kruskal und Wallis durchgeführt. Der Test ergab, dass es mit hoher Signifi-

kanz zwischen allen Belastungen mindestens einen signifikanten Unterschied

gibt (p<0,001). Zur Untersuchung welche Belastungen sich signifikant unter-

scheiden, wurden alle Lastfälle paarweise durch einen U-Test nach Mann und

Whitney geprüft. Die Tests zeigten, dass sich alle Belastungen des Parodonts si-

gnifikant voneinander unterscheiden (p<0,001). Die Übersicht der Spannungen

im Parodont ist für die unterschiedlichen Lastfälle in Abbildung 41 als Boxplot

dargestellt. In Abbildung 42 ist die farbenkodierte Belastung des Parodonts in

den unterschiedlichen Lastfällen dargestellt.
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Abbildung 41 : Vergleich der Spannungen im Parodont
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6.10 Belastung im Parodont bei unterschiedlichen Belastungsarten

0,4

0,3

0,2

0,1

MPa

Scherkraft Kompression

ZugkraftDrehung Achse
oro-vestibulär mesio-distal

Drehung Achse

Abbildung 42 : Spannungen im Parodont bei den verschie-
denen Arten der Bracketentfernung
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6.11 Belastung im Knochen bei unterschiedlichen Belastungsarten

Zur Überprüfung, ob es zwischen allen Belastungsarten im Alveolarknochen

überhaupt einen signifikanten Unterschied der Spannungen gibt, wurde ein H-

Test nach Kruskal und Wallis durchgeführt. Der Test ergab, dass es mit hoher

Signifikanz zwischen allen Belastungen mindestens einen signifikanten Unter-

schied gibt (p<0,001). Zur Untersuchung welche Belastungen sich signifikant

unterscheiden, wurden alle Lastfälle paarweise durch einen U-Test nach Mann

und Whitney geprüft. Die Tests zeigten, dass sich alle Belastungen des Alveo-

larknochens signifikant voneinander unterscheiden (p<0,001). Die Übersicht

der Spannungen im Alveolarknochen ist für die unterschiedlichen Lastfälle in

Abbildung 43 als Boxplot dargestellt. In Abbildung 44 ist die farbenkodier-

te Belastung des Alveolarknochens in den unterschiedlichen Lastfällen darge-

stellt.
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Abbildung 43 : Vergleich der Spannungen im Knochen
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6.11 Belastung im Knochen bei unterschiedlichen Belastungsarten
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Abbildung 44 : Spannungen im Alveolarknochen bei
den verschiedenen Arten der Bracket-
entfernung
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6 Ergebnisse

6.12 Ergebnistabelle

Alle Werte in Scherkraft Kompression Drehung Drehung Zugkraft
Megapascal (MPa) oro-vestibulär mesio-distal

Schmelz

Mittelwert 21,87 26,45 24,64 21,89 19,31

Median 21,07 26,48 23,57 21,22 18,35

Standartabweichung 3,59 4,31 3,92 4,15 3,88

Minimum 17,38 18,94 20,08 15,88 14,44

Maximum 41,96 37,12 44,18 35,18 34,26

Komposit

Mittelwert 23,27 27,57 23,81 24,71 22,89

Median 21,94 27,12 22,50 24,00 22,15

Standartabweichung 4,57 3,38 4,08 4,96 5,11

Minimum 18,19 22,56 19,32 17,69 15,64

Maximum 40,00 40,00 40,00 40,00 40,00

Parodont

Mittelwert 0,30 0,00 0,18 0,09 1,40

Median 0,26 0,00 0,15 0,08 1,17

Standartabweichung 0,12 0,00 0,09 0,04 0,66

Minimum 0,22 0,00 0,11 0,06 0,92

Maximum 1,29 0,00 0,75 0,37 6,21

Knochen

Mittelwert 1,31 0,00 0,69 0,37 7,40

Median 0,98 0,00 0,62 0,26 5,23

Standartabweichung 0,97 0,00 0,24 0,27 6,02

Minimum 0,63 0,00 0,43 0,18 3,36

Maximum 11,79 0,00 2,89 3,27 73,56

Tabelle 2 : Übersicht aller Messergebnisse der Versuchsreihen
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7 Diskussion

7 Diskussion

7.1 Bezug zur Praxis und Einsatz der Finite-Elemente-Methode

Bei der Finite-Elemente-Methode handelt es sich um ein digitales in-vitro Ver-

fahren. Die Übertragung der Ergebnisse auf die klinische Behandlungssituation

kann daher nur unter der Berücksichtigung der Einschränkungen der Finite-

Elemente-Methode erfolgen. Die Kraftapplikation erfolgte in den Simulations-

modellen in Richtung und Größe präzise definiert. In der Praxis ist es dagegen

nicht möglich eine solche Reinform der Kraftapplikation auszuführen. Viel-

mehr stellt jeder Debonding-Vorgang am Patienten eine Kombination aus den

einzelnen Reinformen dar. Die vorliegenden Analysen sind in diesem Zusam-

menhang als Hinweise für die Durchführung einer idealen Kraftapplikation an-

zusehen. Die Materialeigenschaften des Finite-Elemente-Modells wurden ver-

einfacht als ideal homogen und linear beschrieben. Die tatsächlichen Materiali-

en, insbesondere die körpereigenen, sind dagegen in ihrem mechanischen Ver-

halten hochkomplex und individuellen Schwankungen unterworfen.

Für das Befestigungskomposit ist selbst bei Beachtung des Herstellerprotokolls

keine homogene Polymerisation zu erwarten. Teile des Komposits am Bracket-

rand werden beispielsweise stärker belichtet, als Bereiche die in der Mitte des

Brackets durch die Bracketbasis und umgrenzendes Komposit relativ von der

Lichtquelle abgeschirmt werden. Damit ist auch keine homogene Festigkeit des

Komposites zu erwarten. Auch die Festigkeit des Zahnschmelzes ist individuell

verschieden und kann durch Mineralisationsstörungen herabgesetzt sein. Wei-

terhin war der Kontakt zwischen den Materialien stets als fester Verbund defi-

niert. Bei der Bracketentfernung kommt es jedoch zu einem Materialversagen,

welches eine fortschreitende Aufhebung des Verbundes bewirkt und letztlich

zur Ablösung des Brackets führt. Das Materialversagen und die Verformungen

sind dabei Ausdruck des Abbaus von Spannungen. In der vorliegenden Arbeit

wurde dieser Prozess der Bracketablösung daher bewusst nicht analysiert. Im
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Interesse der Untersuchung stand vielmehr die Frage nach der Ursache der

Bracketablösung. Die Konzeption der Versuchsreihen erfolgte daher so, dass

die maximalen Spannungen unmittelbar vor dem Eintreten des Materialversa-

gens dargestellt werden konnten.

Jeder Zahn, jeder adhäsive Verbund und auch jede frei ausgeführte Zangen-

bewegung ist einzigartig und nicht exakt reproduzierbar. Hinzu kommt, dass

ein Patient naturgegebener Maßen im Regelfall nicht mehr als 32 Zähne hat

und damit ein Behandler auch maximal 32 Brackets in direkter Abfolge ent-

fernen kann. Durch die hohe Variabilität und die geringe Fallzall besteht ein

relativ großes Risiko bei den verschiedenen Arten der Bracketentfernung vor-

handene Unterschiede von klinischer Relevanz zu übersehen. Diese individuel-

len Schwankungen stellen für die Analyse von mechanischen Vorgängen eine

erhebliche Herausforderung dar.

Mechanische in-vitro Untersuchungen versuchen diese Fehlerquellen zu mi-

nimieren, indem der zu untersuchende Vorgang an mehreren Zähnen durchge-

führt wird. Anschließend erfolgt eine Mittelung und ein Vergleich der Ergebnis-

se. Der Vorteil dieser mechanischen in-vitro Verfahren liegt darin, dass die Er-

gebnisse durch die Verwendung von realen Materialien zwangsläufig in einem

realistischen Rahmen liegen. Ebenso kann eine histologische, elektronenmikro-

skopische oder spektrometrische Untersuchung der Zähne erfolgen. Der appa-

rative Aufwand ist dabei nur bedingt von der weiteren Entwicklung der Compu-

tertechnologie abhängig. Durch den Modellcharakter sind die Untersuchungs-

möglichkeiten der mechanischen in-vitro Versuche jedoch eingeschränkt. Die

extrahierten Zähne sind in der Versuchsapparatur meist nicht durch das paro-

dontale Ligament befestigt, sondern starr in Kunststoff oder Gips eingebet-

tet [28–30]. Auch bei einigen Untersuchungen mit Hilfe der Finite-Elemente-

Methode wird die Lagerung des Zahnes im Zahnhalteapparat nicht berücksich-
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tigt [2, 7, 11, 13, 24, 34, 43, 44, 55]. In mechanischen in-vitro Versuchen erfolgt

die Belastung der Zähne und Brackets nicht wie beim stomatognathen System

neuromuskulär gesteuert, sondern wird durch Maschinen elektromechanisch re-

guliert. Ein weiteres Problem mechanischer in-vitro Versuche ist das zu Grun-

de liegende Prinzip der zerstörenden Materialprüfung. Jeder Zahn kann nur

einmal verwendet werden. Durch die mechanische Prüfung wird der Zahn be-

schädigt oder zerstört und kann daher nicht in seinem Ausgangszustand für die

Analyse eines alternativen Verfahrens verwendet werden. Es müssen hierfür

wieder neue Zähne, und damit zwangsläufig andere Zähne verwendet werden.

Die Aussagekraft mechanischer in-vitro Verfahren ist daher insofern beein-

trächtig, dass die Ergebnisse nicht alleine von der unabhängigen Variable, bei-

spielsweise der Belastungsart, abhängig sind. Jeder individuelle Zahn stellt ei-

ne Störvariable dar, die das Ergebnis unkontrolliert und nicht-nachvollziehbar

beeinflusst.

Um diese Störvariablen auszuschließen wurde in der vorliegenden Arbeit zur

Spannungsanalyse die Finite-Elemente-Methode verwendet. Durch die Com-

puterberechnung wird das Finite-Elemente-Modell nicht beeinflusst und steht

nach der Analyse eines Verfahrens im unveränderten Zustand zur Untersu-

chung eines alternativen Verfahrens zur Verfügung. Das Finite-Elemente-Mo-

dell kann daher als uniformer digitaler Prüfkörper angesehen werden. Die Un-

terschiede in den Messergebnissen sind ausschließlich durch den Einfluss der

unabhängigen Variable, wie beispielsweise der Belastungsart, bedingt. Dies

ermöglichte in der vorliegenden Arbeit einen direkten Rückschluss von den

gemessenen Spannungen auf die Unterschiede zwischen den Belastungsarten,

da alle anderen Bedingungen unverändert geblieben sind. Nur die Unterschie-

de der Belastungsarten konnten die Veränderungen der Messwerte bewirken.

Neben diesem grundlegenden Vorteil bietet die Finite-Elemente-Methode tech-

nisch bedingt weitere Möglichkeiten, wie die Visualisierung der Messwerte

und die getrennte Analyse einzelner Strukturen des Gesamtmodells.
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Die Leistung der Finite-Elemente-Methode ist unmittelbar von der Leistungsfä-

higkeit der Computer abhängig. Dieser Umstand war vor der Verfügbarkeit von

Computern ein fataler Nachteil, welcher die praktische Anwendung verhinder-

te. Mit heutigen Computern lassen sich jedoch bereits effektive Berechnungen

teilautomatisiert durchführen. Interessant ist dieser Fortschritt mit Blick in die

Zukunft. Nach dem Mooreschen Gesetz verdoppelt sich die Transitorenanzahl

der Computer alle 12-24 Monate. Entsprechend steigert sich die Rechenleis-

tung der Systeme. Die zukünftige Entwicklung der Rechenleistung unter der

Annahme des Mooreschen Gesetzes ist in Abbildung 2 dargestellt. Bereits in

wenigen Jahren wären demnach Berechnungen möglich, welche heute tech-

nisch nicht umsetzbar sind. Die Steigerung der maximalen Rechenleistung geht

auch mit einem starken Preisverfall und großer Zeitersparnis für ein gegebenes

Maß an Berechnungsaufwand einher. Dies begünstigt eine häufigere und brei-

tere Anwendung der Finite-Elemente-Methode.

Ein weiteres Potential besteht in der Weiterentwicklung der verwendeten Soft-

ware. Zwei wesentliche Punkte wirken sich dabei günstig aus: Zum Ersten

werden die Berechnungsalgorithmen immer effektiver, die Ergebnismenge bei

gegebener Rechenleistung nimmt zu. Zum Zweiten wird die Bedienung der

fertigen Software stets automatisierter, bei gegebenem Aufwand an mensch-

licher Arbeit steigert sich die Ergebnismenge. Diese Aspekte des Fortschritts

sollten bei der Interpretation des Mooreschen Gesetzes berücksichtig werden.

Im Zuge der zunehmenden Individualisierung der Medizin und der sich im-

mer schneller entwickelnden Rechenleistung ist es denkbar, dass in Zukunft

die Finite-Elemente-Methode zur Simulation von patientenindividuellen pa-

thologischen Zuständen verwendet werden kann. Insbesondere Fragestellun-

gen aus dem Bereich der kardio-vaskulären Hämodynamik, dem aktiven und

passiven Bewegungsapparat und der Pharmakologie eignen sich für eine An-

wendung der Finite-Elemente-Methode. Die zur Modellerstellung notwendi-

gen Bilddaten liegen dabei in vielen Krankenfällen schon heute vor. Diese dia-
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gnostischen Bilddaten zeigen pathologische Strukturveränderungen wie Kno-

chenbrüche oder Strömungshindernisse. Was aus der diagnostischen Bildge-

bung alleine oft nicht ersichtlich ist, ist die daraus resultierende Störung der

Funktion. Hier kann die Finite-Elemente-Methode ansetzen und aus den ge-

gebenen Strukturen die resultierende Funktionsänderung aufzeigen. Aus den

sich daraus ergebenen, nicht-invasiven Messungen könnten sich Daten ergeben,

welche in die Therapieentscheidung miteinfließen. Auch eine sich anschließen-

de patientenbezogene Simulationen verschiedener Therapiemöglichkeiten wä-

re durch sinkende Berechnungskosten und zunehmende Automatisierung um-

setzbar.

7.2 Entfernung von Brackets durch eine Abscherkraft

Die Abscherbelastung erzeugte im Schmelz eine Maximalspannung die höher

lag als die Maximalspannung im Komposit. Dieses ungünstige Verhältnis war

nicht auf die maximalen Spannungen beschränkt, sondern zeigte sich auch bei

der Betrachtung der obersten 40.000 Messwerte über einen weiten Bereich hin

(Abbildung 36). Dabei fällt auf, dass sich das in den Maximalwerten ungüns-

tige Spannungsverhältnis zunächst bis zu einer Spannung von 38MPa erhalten

bleibt. In diesem Spannungsbereich liegen alle Messwerte im Schmelz höher

als im Komposit. Im Bereich zwischen 38-27 MPa kehrt sich dieses Spannungs-

verhältnis um, sodass zwischen 38-27 MPa die Messwerte des Schmelzes gerin-

ger waren als die Messwerte im Komposit. Interessant ist, dass sich für Span-

nungen unter 27MPa das Spannungsverhältnis erneut umkehrt und es somit

wieder zu einer Mehrbelastung des Schmelzes im Vergleich zum Komposit

kommt.

Das Ausmaß von Schmelzfrakturen durch eine Scherkraft wurde von Chen et al.

an 10 extrahierten Zähnen in einem mechanischen in-vitro Test untersucht [13].
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Im Mittel konnten auf 1,38% der Verbundfläche Schmelzdefekte nachgewiesen

werden. Somit stellte die Scherkraft innerhalb der Arbeit von Chen et al. ein

Verfahren dar, welches eine moderate Traumatisierung im Schmelz verursacht.

Lin et al. haben in ihrer Finite-Elemente-Studie die Abscherkraft als Verfah-

ren der Wahl beschrieben, ohne dabei jedoch die weitläufige Spannungsver-

teilung im Schmelz oder die Belastungen des Zahnhalteapparates zu berück-

sichtigen [34]. Die mechanische in-vitro Studie von Klocke et al. lässt vermu-

ten, dass sich durch ein Ansetzen der Zange direkt an der Bracketbasis die

Belastung des Schmelzes reduzieren könnte [29]. Durch die Finite-Elemente-

Methode konnten in der vorliegenden Arbeit auch die Spannungen im Parodont

und Alveolarknochen gemessen werden. Die Anwendung der Scherkraft führ-

te in diesen Strukturen zu merklichen Spannungswerten (Abbildung 22). Diese

Belastung des Zahnhalteapparates kommt zu stande, da die Abscherende Kraft

am Bracket und die Gegenkraft am Zahnhöcker nicht auf derselben Wirkungs-

linie liegen. Daher kommt es neben der Ausbildung der Scherkraft auch zur

Entwicklung eines Drehmomentes. Die Entwicklung des Drehmomentes führt

neben den Spannungen im Zahnhalteapparat auch zu einer asymmetrischen Be-

lastung von Schmelz und Komposit (Abbildung 21)

Vor dem Hintergrund der ausgedehnten Mehrbelastung des Schmelzes und den

merklichen Gegenkräften im Zahnhalteapparat erscheint daher die Anwendung

einer Scherkraft als eher ungeeignetes Mittel, um gezielt im Befestigungskom-

posit ein Materialversagen herbeizuführen.

7.3 Entfernung von Brackets durch Kompression der Bracketflügel

Durch die Kompression der Bracketflügel wurde im Komposit eine höhere Ma-

ximalspannung erzeugt als im Schmelz. Bei der Analyse der obersten 40.000

Messwerte zeigte sich jedoch bereits ab einer Spannung von 34 MPa ein Wech-
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sel hin zu einem ungünstigen Spannungsverhältnis. In der Folge war daher

für Spannungen unter 34 MPa der Schmelz stärker belastet als der Kompo-

sit (Abbildung 36). Das Verteilungsmuster der Spannungen im Schmelz und

Komposit war spiegelsymmetrisch zur Sagittalebene des Brackets (Abbildung

24). Für die Kompression der Bracketflügel sind Brackets aus Metall Vorraus-

setzung, da die dickere Basis von Keramikbrackets sehr viel steifer ist und

sich nicht in gleichem Maße verformen lässt. Das Kompressionsverhalten der

Metallbrackets könnte gegebenenfalls durch eine geometrische Optimierung in

Form einer medialen Ausdünnung der Bracketbasis verbessert werden. Für die

Entfernung von Keramikbrackets kann, ebenso wie für Metallbrackets, die Fes-

tigkeit des Verbundes durch lokale Erwärmung reduziert werden [58].

Die Kompressionskraft verursachte praktisch keine Spannungen im Parodont

und Knochen. Dies ist als eine Folge der reziproken Krafteinleitung anzusehen,

bei der sowohl die Kraft als auch die Gegenkraft direkt am Brackets ansetzten

und sich die Kraftvektoren auf der selben Wirkungslinie befanden. Somit blieb

die Entstehung der mechanischen Spannungen weitestgehend auf den Verbund

zwischen Bracket, Komposit und Schmelz begrenzt. Es kam praktisch zu kei-

ner Fortleitung von Spannungen in den Zahnhalteapparat. Dieser Aspekt der

parodontalen Nichtbelastung ist insbesondere für parodontalgeschädigte Zäh-

ne, Zähne die im Rahmen eines Traumas eine Wurzelfraktur erlitten haben,

oder bei frakturierter Alveolenwand ein wichtiger Behandlungsvorteil.

Insgesamt stellt die Kompression der Bracketflügel für die Bracketentfernung

daher eine geeignete Methode dar das Verbundmaterial stark zu belasten und

dabei das Risiko einer Schädigung des Zahnhalteappartes minimal zu halten.
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7.4 Entfernung von Brackets durch Drehung um die oro-vestibuläre

Achse

Die Drehung des Brackets um die oro-vestibuläre Achse verursachte im Zahn-

schmelz eine höhere Maximalspannung als im Komposit. Auch bei der Analy-

se der obersten 40.000 Messwerte blieb dieses ungünstige Spannungsverhältnis

erhalten (Abbildung 36). Die Spannungskurve von Schmelz und Komposit di-

vergierte im Verlauf der 40.000 Messpunkte sogar auseinander. Dies führte zu

einer ausgedehnten Mehrbelastung des Schmelzes.

Das Ausmaß von Schmelzfrakturen durch die Drehung des Brackets um die

oro-vestibuläre Achse wurde von Chen et al. an 10 extrahierten Zähnen in ei-

nem mechanischen in-vitro Test untersucht [13]. Im Mittel wurden auf 2,64%

der Verbundfläche Schmelzdefekte nachgewiesen. Somit stellte die Drehung

des Brackets um die oro-vestibuläre Achse innerhalb der Arbeit von Chen et al.

das Verfahren mit der stärksten Schmelzschädigung dar. In der vorliegenden

Arbeit zeigten sich die Spannungen im Schmelz und Komposit in der Farbko-

dierung der Messwerte als fortlaufend um den Rand der Bracketbasis verteilt

und waren damit ähnlich zur Spannungslokalisation in der Untersuchung von

Lin et al. [34] (Abbildung 27). Die Seitenränder waren stärker betont als die

obere und untere Kante der Bracketbasis. Im Bereich des Zentrums der Bracket-

basis zeigte sich eine asymmetrische Belastung wobei der apikale Anteil aus-

gedehntere Spannungen aufwies als der coronale Anteil.

Durch das Greifen des Brackets mit der Zange kann es in der klinischen Be-

handlung auch zu einer Kompression der Bracketflügel kommen. In der vor-

liegenden Arbeit wurden bewusst nur Reinformen der Kraftapplikation unter-

sucht. Daher wurde diese Variante als eine Kombination unterschiedlicher Be-

lastungen nicht analysiert.
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Die Drehung des Brackets um die oro-vestibuläre Achse erzeugte im Parodont

merkliche Spannungen. Innerhalb der gesamten Versuchsreihe handelte es sich

dabei um die dritthöchsten Belastungswerte. Die Belastung des Alveolarkno-

chens war moderat. In der farblichen Darstellung der Spannungen zeigt sich,

dass diese Belastung auch in der Umgebung der Alveole auftrat (Abbildung

28). Zusätzlich zur eigenen parodontalen Verankerung können Zähne in-situ in-

nerhalb der Zahnreihe durch Kontakte zu Nachbarzähnen abgestützt sein und

damit in mesio-distaler Richtung stabilisiert werden. Unter diesem Umstand

könnte die Belastung des Parodonts und des Alveolarknochens im Vergleich

zur Belastung ohne approximale Abstützung reduziert sein. Dabei können die

Approximalkontakte in ihrer geometrischen Ausdehnung, Kontaktstärke und

Anzahl verschiedenartig ausgeprägt sein. Die interessante Frage der Auswir-

kung von approximalen Kontakten auf die Belastung des Zahnhalteapparates

bei der Bracketentfernung sollte daher in einer eigenständigen Arbeit beant-

wortet werden.

In Anbetracht der Messergebnisse, insbesondere der übermäßigen Schmelzbe-

lastung, ist die Drehung des Brackets um die oro-vestibuläre Achse für eine

minimalinvasive Entfernung von Brackets nicht als die Methode der Wahl an-

zusehen.

7.5 Entfernung von Brackets durch Drehung um die mesio-distale Achse

In der Literatur fanden sich zum Zeitpunkt der Anfertigung der Arbeit keine

Untersuchungen zu den Auswirkungen Bracketdrehung um die mesio distale

Achse. Die Übereinstimmung der Messergebnisse der alternativen Verfahren

mit den Angaben der Literatur lassen die Ergebnisse für die Bracketdrehung

um die mesio-distale Achse jedoch ebenfalls aussagekräftig erscheinen. Bei

der Drehung des Brackets um die mesio-distale Achse wurde im Komposit ei-
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ne höhere Maximalspannung erzeugt als im Schmelz. Die Analyse der obersten

40.000 Messwerte zeigte über einen großen Bereich hinweg ein Fortbestehen

dieser günstigen Spannungsverteilung mit reduzierter Schmelzbelastung (Ab-

bildung 36). Erst ab einer Spannung von 26 MPa kehrte sich dieses Belastungs-

verhältnis um, sodass ab hier die Messwerte im Schmelz höher waren als die

Messwerte im Komposit. Die ausgedehnte Minderbelastung des Schmelzes ist

für die Prävention von Schäden durch die Bracketentfernung als sehr günstig

zu bewerten. In der farbenkodierten Darstellung der Messwerte zeigten sich

die spannungsreichen Areale von Schmelz und Komposit im Bereich des Zen-

trums der Bracketbasis lokalisiert (Abbildung 30). Das Belastungsmuster war

dabei in Form von vier Punkten symmetrisch zum Zentrum der Bracketbasis

angeordnet.

Die Spannungen im parodontalen Ligament waren bei der Drehung um die

mesio-distale Achse nur von geringer Höhe, insbesondere bei der Betrachtung

des Medianes der Messwerte. Auffallend war hierbei die Reduktion der Span-

nungen im Vergleich zur Drehung um die oro-vestibuläre Achse (Abbildung

41). Der alveoläre Knochen wurde in der Maximalspannung, ähnlich wie bei

der Drehung um die oro-vestibuläre Achse, moderat belastet. Der Medianwert

der Messergebnisse im Alveolarknochen war jedoch merklich kleiner als für

die Drehung um die oro-vestibuläre Achse. In der klinischen Behandlungssi-

tuation ist es gegebenenfalls möglich eine Drehung des Brackets um die mesio-

distale Achse durchzuführen, während das Bracket und damit der Zahn noch

über den einligierten Behandlungsbogen durch die benachbarten Zähne stabi-

lisiert wird. Diese zusätzliche Form der Abstützung könnte zu einer Vermin-

derung der Spannungen im Parodont und Alveolarknochen führen und sollte

in einer eigenen Arbeit analysiert werden. Auch ohne diese möglicherweise

noch belastungsärmere Methode ist anhand der Messwerte dieser Arbeit da-

von auszugehen, dass eine Drehung des Brackets um die mesio-distale Achse

insgesamt nur geringe Belastungen im Zahnhalteapparat verursacht.
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Unter Berücksichtigung der hohen Spannungen im Komposit bei gleichzeitig

niedriger Belastung des Schmelzes ist daher die Drehung des Brackets um die

mesio-distale Achse als ein geeignetes Verfahren zur schonenden Entfernung

von Brackets anzusehen.

7.6 Entfernung von Brackets durch Zugkraft

Die Entfernung von Brackets erfolgt in der Patientenbehandlung niemals durch

die Anwendung einer reinen Zugkraft, da die zu erwartende Belastung des

Zahnhalteapparates vom Behandler intuitiv als unvereinbar hoch eingeschätzt

wird. Zur Bracketentfernung werden daher andere Arten der Kraftapplikati-

on verwendet. Deren Umsetzung erfolgt jedoch nicht technisch präzise defi-

niert, sondern durch die Zangenführung des Behandlers. Diese frei ausgeführ-

te Bewegung setzt sich unweigerlich aus mehreren unterschiedlich stark aus-

geprägten Kraftkomponenten zusammen. Eine dieser Kraftkomponenten kann

eine Kraft in Zugrichtung sein, beispielsweise im Rahmen einer Drehung des

Brackets mit gleichzeitigem, unbewussten Zug. Um zu verstehen wie sich ei-

ne Kraftkomponente in Zugrichtung auf die Spannungen im Komposit, Zahn,

Parodont und Alveolarknochen auswirkt wurde die Zugkraft isoliert analysiert.

Die Zugbelastung des Brackets verursachte im Komposit eine höhere Maxi-

malspannung als im Schmelz. Bei Analyse der obersten 40.000 Messwerte

blieb dieses günstige Spannungsverhältnis mit verminderter Schmelzbelastung

im Vergleich zu allen anderen Verfahren über den größten Bereich hinweg er-

halten (Abbildung 36). Erst ab einer Spannung von 22 MPa kehrte sich das

Spannungsverhältnis um und führte zu einer Mehrbelastung des Schmelzes.

Die Analyse dieser Messwerte zeigte für die Schonung des Schmelzes und

die gleichzeitig möglichst hohe Belastung des Komposites daher die besten Er-

gebnisse innerhalb der gesamten Arbeit. Das Ausmaß von Schmelzfrakturen

durch Zugkräfte wurde von Chen et al. an 10 extrahierten Zähnen in einem
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mechanischen in-vitro Test untersucht [13]. Im Mittel konnten auf 0,57% der

Verbundfläche Schmelzdefekte nachgewiesen werden. Somit stellte die Zug-

kraft auch innerhalb der Arbeit von Chen et al. das am wenigsten traumatische

Verfahren zur Bracketentfernung dar. Das Verteilungsmuster der Spannungen

in Form von 4 symmetrischen Punkten im Bereich der Bracketbasis war in der

vorliegenden Arbeit fast deckungsgleich lokalisiert wie in der Untersuchung

von Chen et al. [13].

Mit Hilfe der Finite-Elemente-Methode wurde in der vorliegenden Arbeit auch

die entsprechende Belastung des Parodonts und des Alveolarknochens gemes-

sen. Erwartungsgemäß lagen die Spannungen hier sowohl in den Maximalwer-

ten als auch im Medianen unvertretbar hoch (Abbildung 41 und 42). Die Span-

nung im alveolären Knochen wies sogar einen höheren Maximalwert auf als

der Maximalwert im Komposit. Das Ziel im körperfremden Material Kompo-

sit eine möglichst hohe Spannung zu erzeugen und dabei alle körpereigenen

Strukturen möglichst gering zu belasten wurde durch die Applikation der Zug-

kraft daher verfehlt. Die Messergebnisse decken sich damit mit den biomecha-

nischen Erkenntnissen aus der klinischen Behandlungssituation. Die enorme

Ausprägung dieser Fehlbelastung gibt allerdings auch Grund zur Annahme,

dass bereits eine geringe Zugkraft, wie sie als Kraftkomponente in einer frei

ausgeführten Bewegung vorkommen kann, hohe Spannungen im Zahnhalteap-

parat verursacht.

Bei der Entfernung von Brackets ist daher unabhängig vom verwendeten Ver-

fahren in der Durchführung darauf zu achten die bewusste, oder unbewusste

Applikation einer Kraftkomponente in Zugrichtung zu vermeiden.
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Die beim Debonding entstehenden Spannungen im Bracket, Befestigungsma-

terial, Schmelz, Parodont und Knochen sind von der Art der Kraftapplikation

abhängig. Von allen untersuchten Möglichkeiten der Bracketentfernung zeigte

die Rotation des Brackets um die mesio-distale Achse das günstigste Verhal-

ten. Die Kombination aus hoher Belastung innerhalb des Befestigungsmateri-

als und geringer Belastung für Schmelz, Parodont und Knochen war über ein

großes Messintervall hin gegeben. Somit ist eine schonende Entfernung des

Brackets bei minimaler Belastung der körpereigenen Strukturen zu erwarten.

Für das Debonding gilt, dass bei der Belastung des Brackets auch eine Gegen-

belastung im Zahnhalteapparat auftritt. Die Belastung des Zahnhalteappartes

ist am geringsten wenn die Bracketentfernung durch zwei reziproken Kräfte

erfolgt, deren Vektoren, wie bei der Kompression der Bracketflügel, auf der

selben Wirkungslinie liegen. Liegen die reziproken Kräfte nicht auf einer Wir-

kungslinie, so kommt es zur Ausbildung von Drehmomenten welche zu einer

Belastung im Zahnhalteapparat führen. Dies war in der Untersuchung bei der

Belastung durch Scherkraft und Drehungen der Fall. Die höchsten Spannung-

en im Parodont und Knochen traten bei der unidirektionalen Krafteinleitung

auf. In der Untersuchung wurde dieser Fall durch die Zugkraft simuliert. Die

Spannungen im Parodont waren im Vergleich zu den anderen Kraftapplikatio-

nen um ein vielfaches erhöht. Die Spannungen im Knochen waren sogar hö-

her als im Bracket oder Befestigungsmaterial. Daher kann eine unidirektionale

Krafteinleitung für das Debonding nicht empfohlen werden, insbesondere die

Anwendung einer Zugkraft sollte bei jeder frei ausgeführten Zangenbewegung

vermieden werden. Für Zähne mit einer verminderten Verankerung im Zahn-

halteapparat stellt die Kompression der Bracketflügel ein geeignetes Verfahren

dar, um ohne Belastung von Parodont und Alveolarknochen eine Entfernung

des Brackets zu bewirken.
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9.1 Ziel

Für das Debonding eines Metallbrackets wurde untersucht welche Art der Kraft-

applikation die geringsten Belastungen im Schmelz und im Zahnhalteapparat

verursacht.

9.2 Material und Methodik

Anhand einer Computertomographie wurde ein digitales Modell von einem ers-

ten unteren Prämolaren und dem umgebenden Alveolarknochen erstellt. Auf

der Schmelzoberfläche wurde ein adhäsiv befestigtes Bracket konstruiert. Der

Zahn wurde durch die Finite-Elemente-Methode am Bracket durch Scherkraft,

Kompression, Drehung um die oro-vestibuläre Achse, Drehung um die mesio-

distale Achse und Zugkraft belastet. Für den Zahnschmelz, Befestigungsmate-

rial, Parodont und Knochen wurden die Vergleichsspannungen nach von Mises

berechnet und statistisch ausgewertet. Um einen Vergleich der unterschiedli-

chen Kraftapplikationen zu ermöglichen, wurden in allen Modellen die Kraft-

größen so gewählt, dass im Befestigungsmaterial jeweils eine maximale Span-

nung von 40,00 MPa erreicht wurde.

9.3 Ergebnisse

Während in allen Modellen die maximale Spannung im Befestigungsmateri-

al definitionsgemäß 40,00 MPa betrug, variierte die maximale Spannung im

Schmelz zwischen 34,26 MPa (Zugkraft) und 44,18 MPa (Drehung um die oro-

vestibuläre Achse). Die maximale Spannung im Parodont variierte zwischen

0,00 MPa (Kompression) und 6,21 MPa (Zugkraft). Die maximale Spannung

im Knochen variierte zwischen 0,00 MPa (Kompression) und 73,56 MPa (Zug-

kraft). Neben den Maximalwerten wurden auch die Spannungen im Bereich der
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vierzigtausend höchsten Messwerte analysiert. Dabei zeigte die Scherkraft, die

Drehung um mesio-distale Achse und die Zugkraft über einen weiten Bereich,

gegenüber dem Befestigungsmaterial, eine verminderte Spannung im Schmelz.

9.4 Schlussfolgerung

Beim Debonding ist die Drehung des Brackets um die mesio-distale Achse zu

empfehlen. Bei dieser Form der Krafteinwirkung entstehen hohe Spannungen

im Befestigungsmaterial und gleichzeitig nur geringe Spannungen im Schmelz,

Parodont und Knochen. Im Rahmen der Bracketentfernung ist bei frei ausge-

führten Zangenbewegungen eine Kraftkomponente in Zugrichtung zu vermei-

den, da diese auch in geringer Höhe zu einer starken Belastung des Zahnhalte-

apparates führt. Für Zähne mit einer verminderten Verankerung im Zahnhalte-

apparat stellt die Kompression der Bracketflügel ein geeignetes Verfahren dar

um bei der Bracketentfernung eine Belastung von Parodont und Alveolarkno-

chen zu vermeiden.
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