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1 Einleitung 

Das Ziel der Arbeit ist die Optimierung des Implantat Designs von Implantaten mit geringem 

Durchmesser (auch SDI genannt) und dabei insbesondere die Betrachtung der Auswirkung 

des Implantat Designs auf die Belastung der umgebenden Knochenstruktur. Daher standen 

(oder stehen) das Design des Implantat Körpers und das Gewinde des SDI im Focus der 

Untersuchung. Alle Abbildungen auf die im Folgenden Bezug genommen wird, sind der 

Veröffentlichung im Journal Biomedical Engineering mit der Manuskript ID Nummer 

BMT.2016.0002.R2 zu entnehmen. 

Zahnverlust führt häufig zur Atrophie des Alveolarfortsatzes. Unphysiologischer Druck durch 

herausnehmbare Prothetik kann diese weiter verstärken.  Die daraus resultierende Reduzierung 

des Alveolarfortsatzes ergibt oft eine Kontraindikation für die Versorgung mit Implantaten, die 

insbesondere bei starker Atrophie und entsprechend schlechtem Halt der Prothese indiziert sein 

kann. Zwar kann durch augmentative Maßnahmen entgegengewirkt werden, dies jedoch zu 

Lasten einer längeren Behandlungsdauer, einer erhöhten Komplikationsrate und höheren 

Kosten.  

Um augmentative Maßnahmen insbesondere bei nicht belastbaren Patienten zu erübrigen 

werden Implantate mit schlankem Durchmesser verwendet, sogenannte MDIs. Der 

Durchmesser der MDIs wird üblicherweise mit 1,8 bis 2,9 mm angegeben und liegt damit 

deutlich unter dem Durchmesser der Implantate, die üblicherweise eingebracht werden (ab ca. 

3,5 mm). 

In der Vergangenheit wurden diese MDIs (oder SDIs) hauptsächlich zur Befestigung von 

provisorischen Versorgungen im Rahmen der Osseointegration von Standard Implantaten 

genutzt ([1], [4], [11]). Dies war begründet durch die Annahme, dass MDIs nicht einer 

vergleichbaren funktionalen Belastung entsprechend der von Standard Implantaten standhalten 

können ([2], [4], [10]). Im Rahmen der klinischen Anwendung von MDIs zeigten diese jedoch 

eine sehr gute Osseointegration ([11]) und mitunter schwierige Explantation ([4]). Auch die 

klinische Langzeitstabilität konnte bei entsprechender Indikation nachgewiesen werden ([17]). 

Mit einem minimalinvasiven Insertionsprotokoll können durch MDIs gute prothetische 

Rehabilitationen mit Vermeidung von langen Behandlungszeiten erzielt werden. Sofern eine 

Primärstabilität von 35 Ncm und höher bei jedem eingebrachten Implantat erreicht wird, kann 

eine sofortige Belastung erfolgen.  
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Das biomechanische Verhalten von MDIs im Vergleich zu Standard Implantaten wurde bereits 

in Studien untersucht. Der Einfluss der Implantat Geometrie der kommerziell verfügbaren 

MDIs und der daraus resultierenden Belastung auf den umgebenden Knochen wurde analysiert 

([5], [13]). 

Diese Studie beschäftigt sich mit der Frage des Einflussgrades von Implantat Geometrie der 

MDIs auf die Belastung in der umgebenden Knochenstruktur. Hierzu wurden die untersuchten 

MDIs in drei Gruppen unterteilt: 

Gruppe 1 (S1): die erste Gruppe beinhaltet Implantat Prototypen mit selbstschneidendem 

Gewinde im Bereich des Implantatkörpers und Feingewinde im Halsbereich des Implantates (s. 

Fig.1, Veröffentlichung) 

Gruppe 2 (S2): die zweite Gruppe besteht aus den gleichen Implantat Prototypen, jedoch mit 

Modifikationen im Bereich der Gewinde (s. Fig., Veröffentlichung) 

Gruppe 3 (mbh): Gruppe drei enthält die modifizierten Implantate aus der Gruppe zwei mit 

einer Änderung der Form vom Implantatkopf (s. Fig.1, Veröffentlichung).  

Um das optimale Implantat Design zu bestimmen, wurden die Parameter der Verschiebung im 

Implantat und der Spannung im Knochenbett betrachtet. Im Folgenden werden die 

angewandten Methoden dargestellt. 

2 Material und Methoden 

Es wurden Implantate mit drei unterschiedlichen Durchmessern (2,2 mm, 2,5 mm, 2,9 mm) und 

zwei Längen (11 mm, 13 mm) ausgewählt um die Eigenschaften der MDI-Prototypen zu 

untersuchen. Figure 1 in der Veröffentlichung zeigt die Formunterschiede der untersuchten 

Prototypen. Im Verlauf der Studie wurden drei Vergleiche angestellt: 

Vergleich 1: S1 und S2 

Vergleich 2: S2 und mbh 

Vergleich 3: mbh und kommerzielle MDIs (3M ESPE) 

Die kommerziellen MDIs wurden bereits in einer vergangenen Studie untersucht ([5]) und zu 

Vergleichszwecken in der aktuellen Untersuchung eingesetzt.  

Für die Festigkeitsberechnungen der Prototypen wurde die computergestützte Methode der 

Finiten Elemente eingesetzt (Marc Mentat 2010, MSC Software, Santa Ana, CA-USA). 
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Die Prototypen wurden virtuell in einem idealisierten Knochenmodell platziert dessen Dicke 

der kortikalen Knochenlamelle 1,5 mm betrug ([13]). Dieses Knochenmodell wurde gewählt 

um die intraforaminären Knochenverhältnisse eines zahnlosen atrophierten Unterkiefers 

nachzuempfinden. Für die Simulation einer Sofortbelastung wurde für die Kontaktfläche 

zwischen dem Implantatmodell und dem Knochenmodell ein Reibwert von 0,3 gewählt. Diese 

Kontaktsimulation ist üblich um die Situation einer sofortigen Belastung nachzubilden ([5], 

[13]). Die Prototypen wurden unter einem Winkel von 30º mit einer Kraft von 150 N belastet 

([16]). Der Belastungspunkt für diese Kraft lag 2 mm über dem Implantatkopf. Dieser Abstand 

spiegelt die Dicke der klinischen Krone wider, die auf dem Abutment des Implantates montiert 

wird ([5], [13]). Das Modell des Knochens wurde als ein homogenes, isotropisches, statisch 

bestimmtes System mit dem Freiheitsgrad 0 (f = 0) betrachtet. Um die Eigenschaften der 

unterschiedlichen Materialien nachzuempfinden wurden folgende Elastizitätsmodule gewählt 

([13]): 

Implantate aus Titan Grad 5: 110 GPa 

Kortikaler Knochen: 20 GPa 

Spongiöser Knochen: 300 MPa 

Für die Querkontraktionszahl (Poissonzahl), welche das Verhältnis der relativen Änderung der 

Dicke zu der Änderung der relativen Länge unter Einwirkung einer Kraft, bzw. Spannung 

beschreibt, wurde für alle drei oben genannten Modelle der Wert 0,3 gewählt.  

3 Ergebnisse  

Für die Festigkeitsauswertung wurden die Größen Verschiebung (Displacement [µm]), von 

Mises Spannung (von Mises stress [MPa]) und die Vergleichsspannung (Equivalent stress 

[MPa]) betrachtet.  

Mit der Methode der Verschiebung wurde die Verformung des Körpers (hier der Implantat 

Prototypen) simuliert. Die von Mises Spannung stellt die Magnitude der Spannungen in den 

Prototypen in Abhängigkeit von deren Geometrie dar, unter Beachtung der maximalen 

Fließspannung, die durch das Material (hier Titan Grad 5) vorgegeben wird. Nach der 

Gestaltänderungshypothese tritt bei Überschreitung der maximal zulässigen 

Materialfließspannung ein Bruch des Bauteils ein. Die Vergleichsspannung im Knochen stellt 

eine dreidimensionale Spannungsbetrachtung dar, bei der in dieser Studie eine Reihe von 

unterschiedlichen physiologischen Belastungen simuliert wurde, denen dieser standhalten 

muss.  



 

 

 

4 

Insgesamt wurden fünfzehn MDI Prototypen und vier mbh Implantat Prototypen in drei 

Vergleichen untersucht.  

3.1 Vergleich der S1- und der S2- Prototypen 

Es wurde ein Vergleich der Verschiebungen in den Prototypen aus der S1 und S2 Gruppe 

durchgeführt (s. Fig.3 Veröffentlichung). Tendenziell ist die Verschiebung in der Gruppe der 

S2-Prototypen geringer als in der Gruppe S1. Die stärkste Verformung betraf den Prototypen 

Mini-S1 mit dem kleinsten Durchmesser (2,2 mm) und der geringsten Länge (11 mm). Die 

schwächste Verformung wurde gemessen bei dem Prototypen Mini-S2 mit dem Durchmesser 

von 2,9 mm und der Länger von 13 mm. Es konnte beobachtet werden, dass der Wert für die 

Verschiebung mit den größer werdenden Dimensionen (Durchmesser und Länge), kleiner 

wurde. 

Bei der Verteilung der von Mises Spannung und der Vergleichsspannung zeigte sich ein 

ähnlicher Trend wie bei der Verschiebung (s. Fig. .4B und 5B, Veröffentlichung). Auch hier 

war deutlich zu beobachten, dass die längeren Prototypen mit einem größeren Durchmesser 

bessere Festigkeitswerte aufwiesen als ihre kleiner dimensionierten Vergleichspartner. Zu 

Testzwecken wurde einer der Prototypen mit einem Doppelgewinde versehen (Mini-S1 2,2 x 

11 double threads), seine Festigkeitswerte wurden dadurch jedoch nicht signifikant verbessert.  

3.2 Vergleich der S2- und der mbh- Prototypen 

Die Formunterschiede zwischen den Prototypen S2 und mbh können Fig.1 in der 

Veröffentlichung entnommen werden. Es konnte beobachtet werden, dass die Stärke der 

Verformung ähnlich wie bei dem vorherigen Vergleich mit den Dimensionen der Prototypen 

zusammenhängt. Die Werte für die Verschiebung in der Gruppe der mbh-Prototypen waren bis 

zu 52% höher als in der Gruppe der S2 (s. Fig.6, Veröffentlichung). 

Ähnlich wie bei der Verschiebung verhielt sich auch die Verteilung der von Mises Spannungen. 

In der S2 Gruppe bei den Prototypen Mini-S2 2,5x11 und Mini-S2 2,5x13 waren sowohl die 

Werte für die Verformung als auch die aufgetretenen von Mises Spannungen am niedrigsten (s. 

Fig. 7B und 8B, Veröffentlichung).  

Die Darstellung der Vergleichsspannung (s. Fig.7B, Veröffentlichung) zeigt, dass die besten 

Werte in dieser Vergleichsgruppe ebenfalls von den Prototypen aus der Gruppe S2 erreicht 

wurden. Bei den Implantaten mit dem Durchmesser von 2,2 mm und einer Länge von 11 mm 

und 13 mm waren die aufgetretenen Spannungen am niedrigsten. 
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3.3 Vergleich der mbh-Prototypen mit kommerziellen MDIs. 

Im Folgenden wurden vier mbh-Prototypen mit sechs kommerziellen MDIs verglichen. Die 

Abmessungen der verglichenen Implantate sind nicht miteinander identisch. Um diesen 

Vergleich anzustellen wurden kommerzielle MDIs gewählt deren Geometiren den Prototypen 

am nächsten sind.  

Wie in vergangenen beiden Vergleichen war auch bei diesem Vergleich die Verformung 

abhängig von der Geometrie der Prototypen. Die schwächsten Verformungen traten auf bei den 

Implantaten mit den stärksten Durchmessern und größten Längen (s. Fig.9, Veröffentlichung).  

Im Gegensatz zu den vorherigen Vergleichen waren die jeweils höchsten und niedrigsten von 

Mieses Spannungen und Vergleichsspannungen in der Gruppe der kommerziellen MDIs zu 

beobachten (s. Fig. 10B und 11B, Veröffentlichung).  

4 Diskussion 

Bei der Methode der finiten Elemente wird der zu berechnende Körper in endlich viele 

Elemente mit bekannten physikalischen Verhalten aufgeteilt. Dadurch können 

Festigkeitsgrößen wie Verschiebung, von Mieses Spannung oder Vergleichsspannung 

bestimmt werden und damit kann eine Aussage über die Stabilität eines Werkstückes getroffen 

werden. 

Die in den Vergleichen dargestellte Verformung der Prototypen und kommerziellen MDIs unter 

Einwirkung einer definierten Kraft, deutet auf eine starke Abhängigkeit von der Geometrie der 

Implantate hin. In allen drei Vergleichen war die Verformung bei dickeren und längeren 

Implantaten geringer als bei deren kleiner dimensionierten Vergleichspartnern (s. Fig3, 6 und 

9, Veröffentlichung).  

Die in obigen Vergleichen dargestellten Spannungen bilden die Spannungsverteilungen in den 

Implantaten und im Kortikalen Knochen ab, die im Zusammenhang mit der wirkenden Kraft 

auftreten.  

Bei dem Vergleich der S1- und S2- Prototypen verhielten sich die Spannungen analog zu den 

Verformungen. Bei allen drei Vergleichen waren die Werte für die Verschiebung relativ zu den 

Dimensionen. Die Spannungen in den Implantaten und im Knochen verhielten sich 

unterschiedlich. Im ersten Vergleich war die Analogie zur der Verformung auch bei den 

Spannungsverläufen sichtbar. Bei dem Vergleich der S2 Serie mit mbh fielen die Werte der von 

Mises Spannung in den Implantaten mit den größer werdenden Geometiren, während die 

Spannung im Kortikalen Knochen in der S2 Gruppe mit den größeren Längen in Mini-S2 
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2,5x11 und Mini-S2 2,5x13 kaum einen Unterschied aufweisen. Im letzten Vergleich verhielten 

sich die Spannungen ebenfalls wie im ersten Vergleich analog zu den Verschiebungen. Anhand 

der beiden ersten Vergleiche kristallisierte sich die Gruppe der Mini-S2-Prototypen heraus als 

besonders vorteilhaft unter Betrachtung der Festigkeitswerte.  

Die Mini-Implantate bieten aufgrund Ihrer Größe eine gute Alternative zur Befestigung von 

partiellen Zahnersatz an, ohne Verletzung der benachbarten Zähne oder des Periostes ([6]). Aus 

der Sicht eines Patienten kann die Nutzung von Mini-Implantaten sich auf die 

Behandlungsdauer und gleichzeitig auf die unangenehmen Nebenwirkungen der Einheilung 

positiv auswirken.  

Um von den Vorteilen der Mini-Implantate zu profitieren, muss sichergestellt werden, dass sie 

unter der Einwirkung von auftretenden Kaukräften stabil bleiben. In der Vergangenheit 

durchgeführte Studien haben bereits gezeigt, dass die Übertragung der Kaukräfte von dem 

Implantat auf den Knochen von verschiedenen Faktoren abhängig ist. Jian-Ping Geng und 

Kollegen ([8]) nannten in deren Studie Schlüsselfaktoren wie die Art der Belastung, 

Materialeigenschaften des Implantates und der Prothetik, Geometire und 

Oberflächenbeschaffenheit des Implantates, Beschaffenheit der Verbindung zwischen dem 

Implantat und dem Knochen und die Qualität und Quantität des umgebenden Knochens. In der 

gleichen Studie wurde angemerkt, dass sich die meisten Untersuchungen auf die Optimierung 

der Implantatgeometrie konzentrieren um die besten Stresswerte bei verschiedenen 

Belastungssituationen zu erhalten. Himmlova und Kollegen haben in ihrer Studie ([13]) gezeigt, 

dass besonders der Durchmesser eines Implantates bei der Reduzierung von Spannungen um 

den Implantathals eine Rolle spielt. Auch in der aktuellen Studie konnten die Werte für die von 

Mises Spannungen, welche die Kaukräfte simulieren in direkte Verbindung zu den 

Implantatabmessungen gebracht werden. Durch die Vergrößerung des Implantatdurchmessers 

verringerten sich die von Mises Spannungen: mit dem Durchmesser von 2,5 mm bei der Reihe 

S2 wurden die Werte 470 MPa (Mini-S2 2,5x11) und 460 MPa (Mini-S2 2,5x13) erreicht. Bei 

dem größeren Durchmesser in der gleichen Versuchsgruppe sanken die Werte auf 380 MPa 

(Mini-S2 2,9x11) und 280 MPa (Mini-S2 2,9x13). 

Ein anderer wichtiger Aspekt dieser Studie, welcher von dem Implantatdurchmesser abhängig 

ist, war die Betrachtung der Überbelastung von dem umgebenden Knochen. In einer Studie von 

Luigi Baggi und Kollegen ([3]) wurde festgestellt, dass der von einer Überbelastung bedrohte 

Bereich des Kortikalen Knochens um das Implantat in erster Linie von dem Faktor 

Implantatdurchmesser beeinflusst wird. Die maximal zulässige Spannung für diesen Bereich 
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hat Frost in seiner Arbeit definiert ([7]) und diese auf 100 MPa begrenzt. Die Prototypen in 

dieser Studie mit dem Durchmesser unter 2,5 mm erfüllten diese Vorgabe nicht, da die 

Spannungen im umgebenden Knochen höher waren als bei den kommerziellen MDIs mit 

vergleichbaren Abmessungen.  

Die erfolgreiche Osseointegration ist unentbehrlich für die primäre Stabilität und für die 

Überlebensrate von Implantaten. Eine Mobilität des Implantates zeigt den Grad der 

Osseointegration an und kann an der im Implantat gemessenen Verschiebung erkannt werden. 

Die Auswertung der Verschiebung (Displacement) hilft die Implantate auszuwählen, bei denen 

die Überlebensrate nach sofortiger Belastung sehr wahrscheinlich ist. Die Mikrobewegung in 

der Verbindungsschicht zwischen dem Implantat und dem umgebenden Knochen wurde bereits 

in einigen Studien diskutiert. Horiuchi und Kollegen ([14]) erklären in deren Studie, dass eine 

Bewegung von 150 µm oder mehr lediglich zu einer bindegewebigen Einheilung führt. In der 

vorliegenden Studie wurde die Verschiebung in einigen Prototypen und in ausgewählten 

kommerziellen MDIs untersucht. Es stellte sich heraus, dass die Verschiebung in den 

Prototypen kleiner war als die in den bereits auf dem Markt erhältlichen Vergleichspartnern. 

Auch die Auswirkung der Form des Gewindes auf die Festigkeitswerte wurde betrachtet (s. 

Mini-S2 2,2x11 double threads in Fig.3, Veröffentlichung), es konnte jedoch keine positive 

Auswirkung von einem zusätzlichen Gewinde festgestellt werden. Wie die Messergebnisse 

gezeigt haben, lediglich Prototypen mit einem Durchmesser von 2,2 mm erreichten 

Verschiebungswerte, die höher waren als die empfohlenen 150 µm.  

In der Vergangenheit wurden die MDIs als temporär zu verwendende Implantate gesehen. Mit 

der fortschreitenden Entwicklung und Verbesserung der Festigkeitswerte wurden diese jedoch 

zu einer teilweise sehr vorteilhaften Endlösung für viele Patienten. Griffitts und Kollegen 

zeigten in deren Untersuchung ([10]) eine Überlebensrate von MDIs die 97,4% erreichte. Sie 

wiesen in deren Studie darauf hin, dass MDIs eine gute Lösung sind für Patienten darstellt die 

Schwierigkeiten mit der Akzeptanz einer Ober- und Unterkiefer Totalprothese haben. In der 

heutigen demographischen Situation ist die Nachfrage nach komfortablem und einfach zu 

handhabenden Zahnersatz mit gleichzeitig hohem Anspruch an Ästhetik und Funktion sehr 

hoch. Die Generation der heutigen Patienten ist deutlich mobiler und aktiver bis ins 

fortgeschrittene Alter, was sie von den vergangenen Generationen deutlich unterscheidet. 

Gleichzeitig hat aber auch die Anzahl von Allgemeinerkrankungen und der damit verbundenen 

Medikamenteneinnahme stark zugenommen. Hier liegt der deutliche Vorteil für eine minimal-

invasive Vorgehensweise im Rahmen einer Implantation von MDIs. 
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Die Möglichkeit einer sofortigen Belastung kann ebenfalls für viele Patienten entscheidend 

sein, da ein zahnloser Zustand für viele Menschen ein Verlust von Lebensqualität bedeutet. Die 

Voraussetzung für eine sofortige Belastung ist der Erfolg der vorhin erwähnten 

Osseointegration. Eine Studie von Burton E. Balkin und seiner Kollegen ([4]) zeigte durch die 

Auswertung einer histologischen Analyse, dass der umgebende Knochen sich mit der 

Oberfläche der untersuchten Implantate gut verbunden hat, und die Knochenstruktur gesund 

und relativ weit proliferiert war. Dieses Ergebnis war überraschend in Anbetracht der 

Einheilungszeit und der Tatsache einer sofortigen Belastung.  

Die Wahl des Implantates ist abhängig von der vorhandenen Knochenqualität. In einem Review 

von Hasan und Kollegen ([11]) wurde darauf hingewiesen, dass durch die Wahl der MDIs die 

Behandlungsdauer und Komplikationen, die durch einen chirurgischen Eingriff entstehen, 

reduziert werden können. Dies gilt besonders für Patienten mit einem extrem schmalen 

Alveolarfortsatz, bei denen eine Implantation ohnehin zu Schwierigkeiten führen kann. 

Trotz vieler klinischer Vorteile, kann die Nutzung der MDIs zu einer größeren Belastung der 

umgebenden Knochenstruktur führen, als dies bei den Standardimplantaten der Fall wäre. In 

den Studien von Hasan und Kollegen ([12]) und Bourauel und Kollegen ([5]) wird darauf 

hingewiesen, dass in Abhängigkeit von der klinischen Situation, eine erhöhte Anzahl von MDIs 

inseriert werden sollte um eine ausreichende Verankerung zu gewährleisten. 

In der hier vorliegenden Studie wurde eine Homogenität des umgebenden Knochens 

angenommen. Die Modelle für die Prototypen wurden demnach in einem idealisierten 

Knochenmodell virtuell platziert und mit einer statischen, punktuell wirkenden Kraft belastet. 

Diese idealisierten Annahmen entsprechen nicht der klinischen Wirklichkeit, in der Fehler bei 

der Osseointegration, funktionelle Kräfte und anisotrope, nicht-homogene und nichtlineare 

Veränderungen im Knochen auftreten können. Unter Berücksichtigung der genannten 

Einschränkungen konnte mit Hilfe von numerischen Simulationsmethoden gezeigt werden, 

dass die mdh Prototypen die besten Festigkeitswerte im Vergleich zu den kommerziellen MDIs 

aufweisen. 

5 Zusammenfassung 

Das Ziel dieser Studie war die Untersuchung der biomechanischen Eigenschaften von einigen 

Prototypen im Vergleich zueinander und zu einigen kommerziellen MDIs. Die Untersuchung 

wurde durchgeführt mit Hilfe der Finite Elemente Methoden und konzentrierte sich auf die 

Ermittlung von simulierten Verformungen und Vergleichsspannungen in den Prototypen und 

im Knochen. Aufgrund der besonders vorteilhaften Geometrien und Festigkeitswerte, wurden 
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die Prototypen aus der Serie S2 ausgewählt und durch eine Modifikation des Kopfes zu einem 

marktreifen Produkt weiterentwickelt. Als Ergebnis dieser Studie wurde von der Firma 

Dentaurum das CITO mini® Implantatsystem auf den Markt gebracht (siehe 

Produktinformationen unter www.dentaurum.de ).  

  

http://www.dentaurum.de/
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Abstract: Mini dental implants (MDI) were once thought  
of as transitional implants for treatment in selected clini-
cal situations. Their reduced diameter makes them a very 
attractive option for patients with poor tolerance to max-
illary and mandibular prostheses. Using the method of 
finite element analysis, a series of different designed MDI 
prototypes have been investigated. The prototypes dif-
fered in the geometry of implant body and/or design of 
implant head. The load transfer of the implant prototypes 
to the idealised alveolar bone has been regarded and the 
prototypes have been compared to each other and to a 
number of standard commercial implants. The prototype 
models have been virtually placed in the idealised bone 
with a cortical thickness of 1.5 mm and loaded laterally 30° 
from the implant's long axis. The condition of immediate 
loading was assumed for the numerical analyses through 
defining a contact interface between the implant and bone 
bed. The numerical analysis in this study showed that the 
design of the investigated prototype MDI of group 3 (mini-
ball head) is the most advantageous design.

Keywords: displacement; finite element analysis; implant 
geometry; mini dental implants; stress.

Introduction

Severe atrophy of the alveolar ridges is very often due to 
tooth loss, especially when patients have been edentulous 
for a long time. The resulting reduced alveolar bone width 
is often a contraindication for implant therapy unless 
ridge augmentation procedures are performed. Even 
though these techniques are widely used, they are associ-
ated with longer treatment times, greater morbidity and 
higher costs.

In addition to standard-diameter implants (3.5–
4.5  mm), there is a group of narrow-diameter implants 
called mini dental implants (MDI) (1.8–2.9  mm). In the 
past, MDI were mainly used for fixation of a provisional 
restoration during the osseointegration phase of stand-
ard-diameter implants [1, 4, 11]. The reason behind that 
was the assumption that MDI are unable to take the same 
functional load as standard implants [2, 4, 10]. However, 
over the years the clinical use showed very good osseoin-
tegration of these MDI [11], and their removal proved to 
be difficult [4]. When MDI are placed under a minimally 
invasive insertion protocol, a satisfactory prosthodon-
tic rehabilitation is very likely. With the use of MDI, long 
treatment times can be avoided. Immediate loading of 
the implants is possible, if the primary stability of each 
implant reaches 35 N cm and above according to the inser-
tion protocol.

In previous studies, the biomechanical behaviour 
of these MDI in comparison with the standard dental 
implants had been investigated [5, 13]. The influence of 
the implant geometries on the loading of surrounding 
bone was analysed for the available commercial MDI.

The aim of the present study was to analyse the influ-
ence of the design of the implant’s body and the head of 
MDI on loading of the surrounding bone. This was done 
by subdividing the implants into three groups. The first 
group included prototype implants with a body of self-
cutting threads and fine threads at the neck region. The 
second group included the same implants with a modifi-
cation of the interface between implant body and neck. 
Finally, the third group included the same improved 

aArpad Toth and Istabrak Hasan: These authors claim for equal 
authorship.
*Corresponding author: Dr. rer. nat. Dr. med dent. Istabrak Hasan, 
MSc B.D.S., Endowed Chair of Oral Technology, Department 
of Prosthetic Dentistry, Preclinical Education and Materials 
Science, Dental School, Rheinische Friedrich-Wilhelms University, 
Welschnonnenstr. 17, 53111 Bonn, Germany,  
Phone: +49 228 287 22388, E-mail: ihasan@uni-bonn.de
Arpad Toth: Private Dental Practice, Frohnhauser Str. 387, 45144 
Essen, Germany
Christoph Bourauel: Endowed Chair of Oral Technology, Rheinische 
Friedrich-Wilhelms University, Welschnonnenstr. 17, 53111 Bonn, 
Germany
Torsten Mundt, Reiner Biffar and Friedhelm Heinemann: Department 
of Prosthodontics, Gerodontology and Biomaterials, University of 
Greifswald, Greifswald, Germany

mailto:ihasan@uni-bonn.de


2      A. Toth et al.: Mini dental implants

implants in group 2 with replacement of the conical head 
with a ball head to analyse the influence of it on loading 
in the implant itself and the surrounding bone. Displace-
ments of implant and stresses of the bone bed were inves-
tigated to achieve an optimal design for MDI.

Materials and methods
Three diameters, namely 2.2, 2.5 and 2.9  mm, and two lengths, 
11 mm and 13 mm, were selected to investigate prototype MDI. Those 
implants were subdivided into three groups according to their body 
design and the head of the implants. The three groups together with 
the total number of elements and nodes of each model (implant, cor-
tical and cancellous bone) are shown in Table 1. Group 1 (S1) and 
group 2 (S2) were compared to evaluate the difference in thread and 
body design. Figure 1 displays the difference between the S1 and S2 
prototypes.

Group 2 (S2) and group 3 (mini-ball head) differed in the design 
of the retention element and were therefore compared. Group 3 
(mini-ball head) was compared with a number of commercially avail-
able MDI (3M ESPE, Seefeld, Germany). These implants were already 
analysed in a previous study [5] and the existing results were used. 
For those 19 prototype MDI, three-dimensional finite element models 
were created from the computer-aided design/computer-aided manu
facturing (CAD/CAM) data that were generated and provided by the 
dental implant company (Dentaurum Implants GmbH, Ispringen, 

Germany) and subsequently fed into the FE package Marc Mentat 
2010 (MSC Software, Santa Ana, CA, USA).

The implants were inserted in idealised bone segments with a 
cortical thickness of 1.5 mm [13]. The dimension of the bone segment 
was chosen according to the dimension of the atrophied edentulous 
bone in the interforaminal region of the lower jaw. The same bone 
segment was used for all implants for comparable reasons.

Table 1: Description of the size of numerical models used in the study.

  Number of nodes   Number of elements

Group 1    
 Mini-S1 2.2 × 11   101.797  401.398
 Mini-S1 2.2 × 11
 Double threads

  153.647  593.579

 Mini-S1 2.2 × 13   226.484  988.028
 Mini-S1 2.2 × 13
 Double threads

  549.779  2261.601

 Mini-S1 2.5 × 11   144.456  566.803
 Mini-S1 2.5 × 13   172.771  672.533
 Mini-S1 2.9 × 11   177.770  725.992
 Mini-S1 2.9 × 13   207.665  843.954
Group 2    
 Mini-S2 2.2 × 11   154.142  618.829
 Mini-S2 2.2 × 11
 Double threads

  130.915  543.417

 Mini-S2 2.2 × 13   155.266  623.119
 Mini-S2 2.5 × 11   139.120  558.686
 Mini-S2 2.5 × 13   170.803  684.997
 Mini-S2 2.9 × 11   189.128  778.435
 Mini-S2 2.9 × 13   223.385  917.450
Group 3    
 Mini-ball head 2.2 × 11   153.729  618.209
 Mini-ball head 2.2 × 13   153.340  618.404
 Mini-ball head 2.5 × 11   141.463  570.731
 Mini-ball head 2.5 × 13   170.582  684.820

S1 S2 Mini-ball
head 

Figure 1: Overview of the changes in the second series (S2, in the 
middle) in comparison with the first series (S1, left) and mini-ball 
head (right).



A. Toth et al.: Mini dental implants      3

In order to simulate an immediate loading condition, a contact 
analysis was considered at the implant-bone interface with a friction 
coefficient of 0.3. This model is commonly used in the finite element 
method to represent immediate loading [5, 13]. The implant was 
loaded with a total force of 150 N laterally in 30° from the implant’s 
long axis [16]. The height of the loading point was 2 mm above the 
implant head (analogous to the defined loading point in [5], Figure 2). 
The point of load application was chosen according to the geometry 
of a typical clinical crown, e.g. upper central incisor on the abut-
ment, i.e. 2 mm above the head of the implant to represent the same 
clinical situation of the different implant design [5, 13].

To avoid movement of the bone due to load applied on the 
implant, bone surfaces on the cutting sides were constrained in three 
degrees of freedom. Young’s moduli of the different components 
were the following: 110 GPa for titanium grade-5 implants, 20 GPa for 
cortical bone and 300 MPa for cancellous bone [13]. Poisson’s ration 
for all components of the model was 0.3. The bone was considered 
to be homogenous and isotropic. The element type used was a four-
noded tetrahedral element.

Results
For the analysis, values of total displacement and equiva-
lent von Mises stress of the implant, as well as equivalent 
stress in the cortical bone, were recorded.

The displacement of implants was captured at the 
same point of load application (2 mm above the head of 
the implant) in order to avoid numerical mistakes of high 
displacements that are common to be seen at the implant-
bone interface when a contact analysis is considered.

Stresses of implants were analysed to compare the mag-
nitude of stresses within the implants in different design and 
how far they are from the yield stress of titanium grade 5.

Stress in the surrounding bone was analysed as well 
to clarify whether the loading of the bone within the range 
of physiological bone loading with different designs of 

MDI and which design transfer a critical load into the sur-
rounding bone. Equivalent stress was considered because 
it represents a mean stress in its three components in x, y 
and z directions. For all models, the highest stress in bone 
bed was concentred within the whole thickness of the 
cortical layer of 1.5 mm in the cervical region around the 
implants. The maximum stress within this layer, as well as 
the distribution of stress, is presented in the results.

Fifteen commercial MDI and four mini-ball head 
implants were studied. They were divided into three differ-
ent groups, which characterise the different designs of them.

150 N

Figure 2: Example of S2 MDI inserted in the idealised bone 
segment with a cortical thickness of 1.5 mm. The position and direc-
tion of implant insertion is presented according to a typical position 
of loading an upper central incisor. The dotted line symbolises the 
line of action of the applied force.
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Figure 3: Total implant displacements for the S1 and S2 groups under loading of 150 N at 30° from the implant’s long axis.
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Comparison between group 1 and group 2

The maximum total displacement of the MDI groups is 
shown in Figure 3. Implant displacement was decreased by 
increasing the dimensions (diameter and length). The dis-
placement in group 2 is basically lower than in group 1. The 
highest displacement was observed with the MDI in group 
1, mini-S1 2.2 × 11 (185 μm), mini-S1 2.2 × 11 double threads 
(186  μm), mini-S1 2.2 × 13 (182 μm) and mini-S1 2.2 × 13 
double threads (182 μm). The lowest displacement was 
observed with the MDI in group 2, mini-S2 2.9 × 11 (62 μm) 
and mini-S2 2.9 × 13 (61 μm). The difference in reduction of 
implant displacement was about 23%–64% for group 1 and 
group 2, respectively (Table 2). The stress distribution in 
implants seems to be related to their geometry (Figure 4A 
and B). The lowest stress in the implants was observed in 
group 2 with mini-S2 2.9 × 13 (280 MPa). The highest magni-
tude of stress in the implant was observed in group 1 with 
mini-S1 2.2 × 11 (1039 MPa), mini-S1 2.2 × 11 double threads 
(1190 MPa), mini-S1 2.2 × 13 (887 MPa) and mini-S1 2.2 × 13 
double threads (880 MPa). The difference in stress in the 
implants between group 1 and group 2 was about 3%–54%. 
The maximum stress in bone bed was concentrated in the 
cervical region of the cortical layer around the implant 
(Figure 5A and B). Obviously, the highest stresses were in 
the compression region of the cortical bone, in the direction 
of the applied force. The stress was decreased by increas-
ing the geometry of the implants. As already indicated, the 
lowest stress in the cortical bone was observed in group 
2 with mini-S2 2.9 × 13 (84 MPa), mini-S2 2.2 × 13 (71 MPa). 

The highest stress was observed in group 1  with mini-S1 
2.2 × 11 (193 MPa), mini-S1 2.2 × 11 double threads (233 MPa) 
and mini-S1 2.2 × 13 double threads (175 MPa). The stress in 
the cortical bone in group 2 was reduced by about 2% to 
~ 50% than in the other group.

The concentration of the highest stress (summarised 
in Figure 5B) in the cortical bone was reduced in group 2 in 
comparison with group 1 (grey colour, Figure 5A).

Comparison between group 2 and group 3

In the second analysis, the MDI of the test series S2 and 
the ball-head implants have been compared. The results of 
implant displacement in group 2 and group 3 were related 
to their geometry (Figure 6). The highest displacement was 
observed in group 3 with the ball-head implants: mini-ball 
head 2.2 × 11 (244 μm), mini-ball head 2.5 × 11 (199 μm) 
and mini-ball head 2.5 × 13 (196 μm). The lowest displace-
ment was observed in group 2 with the S2-mini implants: 
mini-S2 2.5 × 13 (93 μm) and mini-S2 2.5 × 11 (96 μm). The 
value of displacement with the mini-ball head implants 
was higher by 34%–52% (Table 3).

The highest stress in implants in this comparison 
(Figure 7A and B) was observed with the mini-ball head 
implants in group 3: mini-ball head 2.2 × 11 (845  MPa) 
and mini-ball head 2.2 × 13 (755  MPa). The lowest stress 
was obtained with the MDI in group 2: mini-S2 2.5 × 13 
(460  MPa) and mini-S2 2.5 × 11 (470  MPa). The stress in 
implants in group 3 was higher by about 23%–35%.

Table 2: Comparison of the numerical results for group 1 and group 2.

Model   Displacement (μm)  von Mises stress (MPa)  Equivalent stress (MPa)

Mini-S1 2.2 × 11   185  1039  193
Mini-S1 2.2 × 11
Double threads

  186  1190  233

Mini-S2 2.2 × 11   119  615  96
Mini-S2 2.2 × 11
Double threads

  106  545  127

Mini-S1 2.2 × 13   182  887  162
Mini-S1 2.2 × 13
Double threads

  182  880  175

Mini-S2 2.2 × 13   114  576  71
Mini-S1 2.5 × 11   131  551  145
Mini-S2 2.5 × 11   96  470  103
Mini-S1 2.5 × 13   129  560  125
Mini-S2 2.5 × 13   93  460  104
Mini-S1 2.9 × 11   81  370  99
Mini-S2 2.9 × 11   62  380  95
Mini-S1 2.9 × 13   79  390  86
Mini-S2 2.9 × 13   61  280  84
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Figure 4: Stress in implant.
(A) Distribution of stresses in the MDI of the S1 and S2 series. The yield stress of titanium grade 5 was chosen as a maximum stress (The grey 
colour represents regions with stress above the yield stress of titanium). (B) Maximum stresses of MDI of the S1 and S2 series. Titanium 
grade 5 was considered as a material for the implants.
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The values of stress in the cortical bone in group 3 
(Figure 8A and B) were roughly on the same level and the 
highest stress was also found in this group with mini-
ball head 2.2 × 11 (122  MPa) and mini-ball head 2.5 × 11 
(120  MPa). Stress distributions were similar to those 
presented in Figure 5A and the highest stresses were 
located in the compression region as well. The lowest 

stress in the cortical bone was observed in group 2 with 
mini-S2 2.2 × 13 (71  MPa) and mini-S2 2.2 × 11 (96  MPa). 
Compared to group 3, the values of stress in the cortical 
bone in group 2 were lower by about 11%–38%. The con-
centration of the highest stress in the cortical bone was 
increased in group 3 compared to group 2 (grey colour, 
Figure 8A).
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Figure 5: Stress in cortical bone.
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Comparison between group 3 and 
commercial MDI

The third analysis involved four mini-ball head implants 
and six commercial MDI. The values of displacement 
were related to the implants geometry (Figure 9) as well. 
The geometries in this comparison differ slightly from 
each other. The values in group 3 were lower than those 
in the commercial MDI group (Table 4). The highest dis-
placements were observed with the commercial MDI: MDI 
1.8 × 10 (375 μm), MDI 2.4 × 10 (341 μm) and MDI 1.8 × 13 (328 
μm). However, the lowest displacement values were noted 
with the mini-ball head implants: mini-ball head 2.2 × 13 
(173 μm) and mini-ball head 2.5 × 13 (196 μm). The highest 
and the lowest values of stress in implants were observed 
in the group of the commercial MDI (Figure  10A and B) 
with MDI 1.8 × 10 (1150 MPa), MDI 1.8 × 13 (1100 MPa) and 
MDI 2.4 × 13 (443 MPa). The values of stress in implants in 

group 3 (Figure 10B) were nearly levelled: mini-ball head 
2.2 × 11 (845 MPa), mini-ball head 2.2 × 13 (755 MPa), mini-
ball head 2.5 × 11 (720  MPa) and mini-ball head 2.5 × 13 
(710 MPa). The distribution of the values of stress in the 
cortical bone behaves in a manner similar to the distribu-
tion of the values of stress in the above-described implants 
(Figure 11A and B). The highest and the lowest value of the 
stress in the cortical bone were found in the group of the 
commercial MDI with MDI 1.8 × 10 (218 MPa), MDI 1.8 × 13 
(156 MPa) for the highest and MDI 2.4 × 10 (106 MPa) for 
the lowest.

The difference of the cortical stress value in each 
group was relatively small or non-existent: MDI 2.1 × 10 
(122  MPa) and mini-ball head 2.2 × 11 (122  MPa), MDI 
2.1 × 13 (136  MPa) and mini-ball head 2.2 × 13 (115  MPa), 
MDI 2.4 × 10 (106  MPa) and mini-ball head 2.5 × 11 
(120  MPa), MDI 2.4 × 13 (114  MPa) and mini-ball head 
2.5 × 13 (117 MPa, Figure 11B).
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Figure 6: Implant’s displacement.
(A) Maximal implant displacements obtained for S2 MDI and the corresponding mini-ball head implants under loading of 150 N in 30° from 
the implant’s long axis.

Table 3: Comparison of the numerical results for group 2 and group 3.

Model Displacement (μm) von Mises stress (MPa) Equivalent stress (Mpa)

Mini-S2 2.2 × 11 119 615 96
Mini-ball head 2.2 × 11 244 845 122
Mini-S2 2.2 × 13 114 576 71
Mini-ball head 2.2 × 13 173 755 115
Mini-S2 2.5 × 11 96 470 103
Mini-ball head 2.5 × 11 199 720 120
Mini-S2 2.5 × 13 93 460 104
Mini-ball head 2.5 × 13 196 710 117
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Discussion
Besides the conventional dental implants, there are 
also MDI available for specific clinical applications. The 
purpose of this study was to numerically analyse the bio-
mechanical behaviour of the given prototype MDI in com-
parison with each other and a number of commercially 
available MDI. The investigations were based on the finite 
element method and included implant’s displacement, 
implant’s stress and stress in the cortical bone. MDI even 
provide a possible alternative to support fixed partial den-
tures, without harming the neighbouring teeth [7]. From 
the patient’s perspective, the use of the MDI can lead to 
reduction of the treatment time and the related discomfort. 

Depending on the case, it can reduce costs related to graft 
procedures as well. To benefit from all the advantages of 
MDI, their stability in the transfer of the occurring mas-
tication forces has to be guaranteed. Various researches 
using finite element analysis had demonstrated that the 
load transfer at the bone-implant interface depends on 
miscellaneous issues. Jian-Ping Geng and co-workers [9] 
referred as crucial to the type of loading, material prop-
erties of the implant and prosthesis, implant geometry 
(length and diameter, as well as shape), implant surface 
structure, nature of the bone-implant interface and to the 
quality and quantity of the surrounding bone. They noted 
that most of the efforts have been directed at optimising 
implant geometry to maintain the beneficial stress level in 
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Figure 7: Stress in implant.
(A) Stress distribution in implants obtained for S2 MDI and the corresponding mini-ball head implants under loading of 150 N in 30° from 
the implant’s long axis. The yield stress of titanium grade 5 was chosen as a maximum stress. (The grey colour represent regions with stress 
above the yield stress of titanium.) (B) Maximum stresses obtained for the MDI in the series S2 and the corresponding mini-ball head.
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a variety of loading scenarios. Regarding implant’s geom-
etry, Himmlova et al. [14] perceived that implant geometry 
especially the implant diameter should be considered as 
a valuable clinical factor. Himmlova et al. [14] concluded 
that an increase in the implant diameter decreased the 
maximum stress around the implant neck more than an 
increase in the implant length, as a result of a more favour-
able distribution of the simulated masticatory forces. In 
this study, the values of von Mises stress, which simulates 
the impact of the occlusal forces, can also be linked to the 
implant geometry. The enlargement of implant diameter 
caused a noticeable decrease in the values of von Mises 
stress. For the tested prototype of MDI with the diameter 
2.2 × 11, the observed von Mises stress was 1039 MPa. By 
increasing the diameter at the implant neck, a decrease of 

von Mises stress was observed: with the diameter 2.5 mm 
from 560  MPa (2.5 × 13) to 551  MPa (2.5 × 11), and with 
the diameter 2.9 mm from 390 MPa (2.9 × 13) to 370 MPa 
(2.9 × 11).

Titanium grade 5  was considered as a material for 
the implants. The yield stress of this material amounts to 
880 MPa, so the values of the simulated occlusal forces of 
the diameter-enlarged implants are below the maximum 
permissible limit. The finding in this study correlates to 
those of the Himmlova et al. [14].

An interesting aspect of this study, which is as well 
affected by the implant diameter is the risk of bone over-
loading. Luigi Baggi and colleagues [3] observed in their 
study inter alia, that the cortical peri-implant areas that 
could be affected by overloading were influenced primarily 
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Figure 8: Stress in cortical bone.
(A) Observed stress distribution in the cortical bone obtained for S2 MDI and the corresponding mini-ball head implants (occlusal view on 
the outer cervical layer) under loading of 150 N in 30° from the implant’s long axis. A maximum stress of 100 MPa was chosen according to 
Frost [8]. (The grey colour represents regions with stress above the upper limit of physiological loading of the bone.) (B) Maximum stresses 
in the cervical layer of the cortical bone around MDI obtained for the S2 series and the corresponding mini-ball head implants.
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by implant diameter, irrespective of bone-implant inter-
face length. The maximum physiological stress for the 
cortical and cancellous bone defined by Frost [8] is in the 
region of 100  MPa. In our study, the investigated proto-
type MDI with the diameter below 2.5 mm showed a higher 
stress in the surrounding bone in comparison with the 
similarly dimensioned MDI. The present prototype of MDI 
2.2 × 13 in comparison with a biocortical implant with the 
same dimensions showed an improvement by 54%. Also 
the prototype with the diameter 2.9 mm show a reduction 
of the equivalent stress. The distribution of the equivalent 
stress in the surrounding bone seems to be associated not 
only with the implant’s diameter but also to the design of 
the implant’s head.

The osseointegration is crucial for the secondary 
implant stability and implant survival. The implant mobil-
ity after insertion indicated the level of primary stability, so 
the assessment of the displacement of the implants helps to 

choose the ones, which could most probably survive after 
immediate loading. Brunski [6] theorised that 100 μm of 
micromovement may be a critical level above which healing 
would undergo fibrous repair rather than the desired 
osseous regeneration [15]. We compared a few prototype 
MDI with the available commercial MDI. The displacement 
of the prototype MDI was lower than the displacement of 
the selected MDI. We also observed that there was no posi-
tive effect on the displacement value by adding a double 
thread on the implant screw. This is why the design of the 
mini-S1 2.2 × 13 double threads (Table 1) was not further 
developed for the mini-S2 series. According to our measure-
ments, only the prototype MDI with the diameter 2.2 mm 
have reached a displacement value of more than 150 μm, 
the recommended limit for the primary stability.

The immediate loading situation of the investigated 
implants showed that stress distribution in all groups 
in the cortical bone was similar. The highest stress was 
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Figure 9: Implant displacement obtained for mini-ball head dental implants and the corresponding commercial MDI after loading with 150N 
in 30° from the implant’s long axis.

Table 4: Comparison of the numerical results for group 3 and commercial MDI.

Model Displacement (μm) von Mises stress (Mpa) Equivalent stress (Mpa)

MDI 1.8 × 10 375 1150 218
MDI 2.1 × 10 259 960 122
Mini-ball head 2.2 × 11 244 845 122
MDI 1.8 × 13 328 1100 156
MDI 2.1 × 13 324 1000 136
Mini-ball head 2.2 × 13 173 755 115
MDI 2.4 × 10 341 700 106
Mini-ball head 2.5 × 11 199 720 120
MDI 2.4 × 13 258 443 114
Mini-ball head 2.5 × 13 196 710 117
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concentrated in compression side while the lowest stress 
on tension side.

The ability of immediate loading is based on a primary 
stability. Burton E. Balkin et al. [4] discovered in their study 
by courtesy of histological analysis, that the surround-
ing bone was integrated to the surface of the given MDI 
and the bone area appeared to be relatively mature and 
healthy, more than it has been expected in this amount of 
time from insertion of the MDI with immediate loading. 
The implant choice depends on the available bone quality. 
Hasan et  al. [12] concluded in one of their studies that 
MDI offer the possibility to reduce the surgical complica-
tions and total treatment duration for patients with an 
extremely narrow alveolar ridge, where the insertion of 
dental implants could often be problematic. Although the 
MDI have many significant clinical advantages, the bone 
loading around the implants could be increased com-
pared to standard implants. Hasan et al. [13] and Bourauel 

et al. [5] recommend in their studies when MDI should be 
inserted, depending on the clinical situation considering 
an increased number of implants.

In this study, the homogeneity of the bone bed had 
been assumed. An idealised rectangular solid substi-
tuted for the bone part, where the investigated implant 
models had been virtually placed. Furthermore, the 
stress analyses had been performed assuming a concen-
trated static load. These assumptions do not represent 
the clinical conditions, as osseointegration defects and 
functionally forces are possible, as well as anisotropic, 
non-homogenous and non-linear bone responses. 
Within the limitations of this study, numerical simula-
tions showed that the improvement of thread design for 
the investigated prototype mini implants had a positive 
effect on the stability of the implant when it combined 
by increasing the diameter at implant neck. This affects 
positively the stress within the implant and the loading 
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Figure 10: Stress in implant.
(A) Distribution of the stress within the implants for mini-ball head dental implants and the corresponding commercial MDI. The yield stress 
of titanium grade 5 was chosen as a maximum stress. (The grey colour represent regions with stress above the yield stress of titanium.) (B) 
Maximum stresses obtained for the mini-ball head dental implants and the corresponding commercial MDI’s.
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of the surrounding bone as well. By integrating a ball-
head design to the improved implant body, a noticeable 
reduction of implant displacements and stresses in a 
bone bed compared to the currently available commer-
cial MDI which could prove a clinical advantage in their 
application. Further clinical trials should be undertaken 
to verify these results.
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