
T.C. 

ORDU ÜNİVERSİTESİ 

 

 

 

 

SİLİNDİRİK VE KONİK İMPLANTLARIN D1-D4 KEMİK 

DENSİTESİNDEKİ ÇENELERDE MEYDANA GETİRDİĞİ STRESİN 

SONLU ELEMANLAR ANALİZİ İLE İNCELENMESİ 

 

 

DİŞ HEKİMLİĞİ FAKÜLTESİ 

AĞIZ, DİŞ VE ÇENE CERRAHİSİ ANABİLİM DALI 

UZMANLIK TEZİ 

 

EFE CAN SİVRİKAYA 

 

TEZ DANIŞMANI 

Yrd. Doç. Dr. Mehmet Melih Ömezli 

 

 

Bu uzmanlık tezi Ordu Üniversitesi Bilimsel Araştırma Projeleri Birimi 

tarafından TU-1604 proje numarası ile desteklenmiştir. 

 

ORDU-2017 



 

T.C. 

ORDU ÜNİVERSİTESİ 

 

 

SİLİNDİRİK VE KONİK İMPLANTLARIN D1-D4 KEMİK 

DENSİTESİNDEKİ ÇENELERDE MEYDANA GETİRDİĞİ 

STRESİN SONLU ELEMANLAR ANALİZİ İLE İNCELENMESİ 

 

 

DİŞ HEKİMLİĞİ FAKÜLTESİ 

AĞIZ, DİŞ VE ÇENE CERRAHİSİ ANABİLİM DALI 

UZMANLIK TEZİ  

 

EFE CAN SİVRİKAYA 

 

 

TEZ DANIŞMANI 

Yrd. Doç. Dr. Mehmet Melih Ömezli 

 

Bu uzmanlık tezi Ordu Üniversitesi Bilimsel Araştırma Projeleri 

Birimi tarafından TU-1604 proje numarası ile desteklenmiştir. 

 

 

ORDU-2017 



 

i 
 

TEZ BİLDİRİMİ 

 

Tez yazım kurallarına uygun olarak hazırlanan bu tezin yazılmasında bilimsel ahlak 

kurallarına uyulduğunu, başkalarının eserlerinden yararlanılması durumunda bilimsel 

normlara uygun olarak atıfta bulunulduğunu, tezin herhangi bir kısmının bu üniversite 

veya başka bir üniversitedeki başka bir tez çalışması olarak sunulmadığını beyan 

ederim. 

 

 

 

 

 

             İmza 

Adı ve Soyadı Efe Can SİVRİKAYA 



iii 
 

TEŞEKKÜR 

 

  Bu çalışmanın her aşamasında ilgi ve desteğini esirgemeyen, cerrahi eğitimim 

süresince her konuda tecrübesinden yararlandığım ve üzerimde çok büyük emeği 

bulunan, tez danışmanım ve değerli hocam Yrd. Doç. Dr. Mehmet Melih 

ÖMEZLİ’ye, 

 

  Asistanlığa başladığım ilk günden beri desteğiyle ve bilgisiyle yanımda olan 

Yrd. Doç. Dr. Ferhat AYRANCI’ya, 

 

 Ben ve asistan arkadaşlarıma ağabey gibi yaklaşan ve birçok konuda yardımı 

olan Yrd. Doç. Dr. Burak CEZAİRLİ’ye,  

 

 Uzun süre boyunca belki ailelerimizden çok birbirimizi gördüğümüz sevgili 

asistan arkadaşlarım Dt. Zeki RASTGELDİ, Dt. Hale YURTYAPAN ve klinik 

çalışanlarına, 

  

  Tüm eğitim hayatım ve tez çalışmam boyunca karşılıksız sevgi ve emeklerini, 

sonsuz desteklerini hiçbir zaman esirgemeyen sevgili babam Dr. Abdullah 

SİVRİKAYA’ya, annem Dr. Nursel SİVRİKAYA’ya ve kendisi de diş hekimliği 

asistanlığını yeni kazanan, sevgili kardeşim Dt. Ayşegül SİVRİKAYA’ya 

 

 Uzmanlık ve tez çalışmam süresince büyük bir sabır ve destekle hep yanımda 

olan eşim Dr. Pınar Sivrikaya’ya  

 

    Sonsuz Teşekkürlerimi Sunarım… 

 

 

 

 

  Bu uzmanlık tezi Ordu Üniversitesi Bilimsel Araştırma Projeleri Birimi 

tarafından TU-1604 proje numarası ile desteklenmiştir. Tüm destekleri için Bilimsel 

Araştırma Projeleri Birimine teşekkürlerimi sunarım. 



iv 

 

ÖZET 

 

SİLİNDİRİK VE KONİK İMPLANTLARIN D1-D4 KEMİK 

DENSİTESİNDEKİ ÇENELERDE MEYDANA GETİRDİĞİ STRESİN 

SONLU ELEMANLAR ANALİZİ İLE İNCELENMESİ 

 

  Amaç: Diş hekimliğinde SEA (Sonlu elemanlar analizi) ile yapılan ilk çalışma 

Ledley ve Huang tarafından 1968 yılında dişlerin üzerine gelen kuvvetlerin stres 

analizidir. Bu tarihten günümüze kadar bu yöntemin diş hekimliğinde kullanımı 

SEA’nın gerilme analizi ve stres analizi ölçümlerinde en uygun yöntem olarak 

görülmesi sebebiyle yaygınlaşmıştır. Bu çalışmanın amacı güncel olarak uygulanan 

silindirik ve konik tasarıma sahip dental implantların farklı kemik densitelerindeki 

stres değerlerinin sonlu elemanlar analizi ile incelenmesi ve cerrahi operasyon 

esnasında yerleştirilecek kemiğin densitesine göre uygun implant tasarımının 

tercihinde hekime yardımcı olmasıdır. 

 

 Gereç ve Yöntem: 2. Küçük azı dişi üzerine dik ve 30° açı ile uygulanan 100 

N’lik kuvvetlerin D1-D4 densitesindeki kemikte silindirik ve konik tasarıma sahip 

implantlarda oluşturduğu stres değerleri sonlu elemanlar analizi ile 8 ayrı modelde 

değerlendirilmiştir.  

 Mandibulanın, kuronun ve kuron altyapı materyalinin bilgisayar ortamında 

elde edilmesi için mandibular kemik BT ile diğer materyaller Smartoptics 

tarayıcısında taranarak 3D modeller elde edilmiştir. Modeller 3D-doctor programı ile 

analize hazır hale getirilmiştir. Bu materyallerin simülasyonu için Algor Fenpro 

(ALGOR, Inc. 150 Beta Drive Pittsburgh, PA 15238-2932 ABD) yazılımı 

kullanılmıştır. Çalışmamızda aynı çap ve uzunlukta, titanyum alaşımdan üretilmiş,  

yüzey özellikleri aynı olan iki farklı tasarıma sahip (silindirik ve konik)  implant 

seçilmiştir. Kuron restorasyonu olarak mandibuler ikinci premoları temsil eden 

seramik kuron tasarlanmıştır. Kuvvet bukkal tüberkül tepesinden dikey olarak ve 

bukkal tüberkül sırtından 30° açı ile uygulanmıştır. 
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Modellerden elde edilen Von-Mises ve asal stres değerleri karşılaştırılmış ve 

en uygun stres değerleri belirlenmiştir. Bu değerler ayrıca kemiğin fizyolojik stres 

sınırı ile karşılaştırılmıştır.  

 

Bulgular: En az Von-Mises stresi D1 kemik densitesinde, dikey yüklemede ve 

konik tasarıma sahip implantlarda meydana gelmiştir. İki tasarıma sahip implant da 

D1 kemik densitesinde daha az Von-Mises ve Asal stres değerleri meydana getirmiştir. 

Konik implant silindirik implanta göre her iki kemik densitesinde de daha yüksek Asal 

stres değeri oluşturmuştur. Von-Mises streslerin ise silindirik implantta daha yüksek 

olduğu görülmüştür. Dikey yükleme 30° açı ile yüklemeye oranla daha az stres 

meydana getirmiştir. 

 

Sonuç: Silindirik implant kullanımı implantta oluşan stresi artırır, konik 

implant kullanımı ise stresin kemikte daha çok oluşmasını sağlayıp rezorpsiyona yol 

açacaktır. Bu sebeple silindirik olarak tasarlanan implantlarda daha geniş çaplar tercih 

edilmelidir. Bununla birlikte ısırma kuvvetinin daha düşük olduğu ve kemik 

genişliğinin sınırlı olduğu bölgelerde konik implantların kullanımı önerilmektedir. 

 

Anahtar Kelimeler: Kemik densitesi, konik implant, mandibula, silindirik 

implant, sonlu elemanlar analizi  
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ABSTRACT 

 

STRESS ANALYSIS OF CYLINDRICAL AND TAPERED IMPLANTS IN D1-

D4 BONE DENSITY: THREE-DIMENSIONAL FINITE ELEMENT 

METHOD 

Objective: The first FEA (Finite element method) study was presented in 

dentistry by Ledley and Huang on the teeth. The use of this technique in dentistry has 

become widespread day by day. FEA which was integrated to dentistry from 

engineering is the most appropriate method of stress analysis measurements. The 

purpose of this study is to examine the stress values of different bone densities and 

cylindrical-conical dental implant designs. This study might help in the selection of 

the implant design and the insertion area of implants during the surgical operation. 

Material and Method: 100 N forces applied vertically and at an angle of 30 ° 

to the cylindrical, conical design implants in D1-D4 bones and the stress values were 

evaluated in 8 separate models by finite element analysis.  

3D models were obtained by CT (Model of mandible) and Smartoptics (Model 

of the crown) scanner. The models have been made ready for analysis by 3D-doctor 

program. Algor Fenpro (ALGOR, Inc. 150 Beta Drive Pittsburgh, PA 15238-2932 

USA) software was used for the simulation of these materials. In our study, two 

different designs (cylindrical and conical) implants of the same diameter and length, 

made of titanium alloy, with the same surface characteristics were chosen. Simon 

metal-supported ceramic curtain, which represents mandibular second premolar as 

crown restoration, is designed. The force was applied vertically from the buccal 

tubercle top and at an angle of 30 ° from the back of the buccal tubercle. 

The Von-Mises and principal stress values obtained from the models were 

compared and the optimal stress values were determined. These values were also 

compared with the physiological stress limit of the bone. 

Results: The Von-Mises stress has been found less in D1 bone densities, in 

vertical loading, and in implants with the conical design. The two design implants also 

provided fewer Von-Mises and principal stress values in D1 bone densities. The 
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conical implant has a higher Principle stress values than the cylindrical implant in both 

bone densities. Von-Mises stresses were higher in the cylindrical implant. Vertical 

loading is less stressful than loading at a 30 ° angle. 

Conclusion: The use of cylindrical implants increases the stress in the implant, 

and the use of conical implants will result in greater stress and resorption in the bone. 

For this reason, larger diameters should be preferred for cylindrically designed 

implants. Conical implants, however, are recommended in areas where the bite force 

is lower and the bone width is limited. 

Key words: Cylindrical implant, conical implant, bone density, Finite element 

analysis, mandible 
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1. GİRİŞ 

 

 

 

Diş eksiklikleri genellikle diş çürükleri, periodontolojik veya konjenital 

hastalıklar sonucu görülmektedir. Diş eksikliklerinin tedavisi çiğneme fonksiyonunun 

geri kazandırılması, estetik görünümün düzeltilmesi, konuşma bozukluklarının 

engellenmesi ve diğer dişlerin diş olmayan bölgeye devrilmelerinin engellenmesi 

amacı ile yapılır. Diş eksikliğini takiben alveol kretinde rezorpsiyon meydana 

geldiğinden dolayı erken tedavi önemli olmaktadır (Hobkirk, 2003). 

Diş eksikliğinin tedavisinde yıllardır hareketli ve sabit protetik yaklaşımlar 

uygulanmaktadır. Fakat özellikle hareketli protetik tedavilerde hasta 

memnuniyetsizliği ve kullanım zorluğu görülmüş olup bu vakalarda, dental 

implantların kullanımı ile birlikte implant üstü protetik yapılarda ve implant destekli 

protezlerde hasta memnuniyetinin önemli ölçüde arttığı gözlenmiştir (Adell ve ark., 

1981; Misch, 2004). Dental implantların rehabilitasyon amacı ile uygulanması 

osseointegrasyon kavramının ortaya çıkmasının ardından hızla artmış, günümüzde 

dişli ve dişsiz hastaların tedavisinde öncelikli olarak düşünülen klinik metot haline 

gelmiştir (Minichetti, 2003). 

İmplant tedavisi günümüzde uzun dönem başarı oranı ile yaygın olarak kabul 

gören bir tedavi metodudur (Ekelund ve ark., 2003). İmplant başarı oranı, stres ve 

gerinimleri çevre dokulara en az iletecek implant tasarımlarının kullanılmasına ve 

implant materyalinin de bu kuvvetleri karşılayabilecek tasarım ve materyale sahip 

olmasına bağlıdır (Glantz ve Nilner, 1997; 1998; Branemark ve ark., 2001; Canay ve 

Akca, 2009). Araştırmalar, implantların uzun dönem başarısında implantın yükleme 

çeşidinin, materyal ve yüzey özelliklerinin, implant şekil ve yüklenecek kemiğin 

kantitesi (Genişlik, yükseklik, biçim) ve kalitesinin (Densite) de önemli olduğunu 
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belirtmişlerdir (Geng ve ark., 2001; Alsaadi ve ark., 2008; Xiao ve ark., 2011). İmplant 

uygulanmasında kemik densitesinin yüksek olduğu bölgelerde klinik başarı oranının 

da yüksek olduğu belirtilmektedir (Jaffin ve Berman, 1991).    

Diş ve implant yapılarının ve dolayısı ile çevre kemiğin maruz kaldığı okluzal 

yüklerin oluşturduğu stres ve gerilimleri biyomekanik olarak incelemek için birçok 

teknik mevcuttur. Çalışmalarda uygulanan kuvvetin implant, destek kemik ve protezin 

her bölgesinde oluşan gerilimler hakkında daha net anlaşılabilecek sayısal değerleri 

vermesinin yanı sıra kemik, implant ve üst yapıların karmaşık geometrilerini mümkün 

olduğunca gerçeğe yakın olarak oluşturulabilmesinden ötürü Sonlu Elemanlar Analizi 

(SEA) tercih edilmektedir. 
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2. GENEL BİLGİLER 

 

 

 

2.1. İmplantolojinin Tarihçesi  

Binlerce yıldır diş eksikliklerinin oluşturduğu fonksiyonel ve estetik problemler, 

insanoğlunu çeşitli materyaller kullanarak bu problemleri önleyebilmesi için yeni 

metotlar bulmaya itmiştir. Günümüz implant teknolojisinin sağlanmasında geçmişteki 

implantoloji alanındaki gelişmelerin önemi yadsınamaz. Bu sebeple implant 

tarihçesinin bilinmesi implant teknolojisinin ve kullanımının anlaşılmasında kolaylık 

sağlayacaktır. 

Tarihte oral implantolojinin, Çin’de M.Ö. 3210 yıllarındaki Chin-Nong ve M.Ö. 

2637 yıllarındaki Hon-Ang-Tu dönemlerinde bambu çubukları kullanılarak yapılan diş 

transplantasyonları ile başladığı bilinmektedir (Misch, 2005). İlk dental implant 

uygulaması, 1931 yılında bulunan ve M.S. 600 yıllarında yaşamış olduğu düşünülen 

mayalara ait mezar kazısından elde edilen mandibulada görülmüştür (Şekil 2.1). Üç 

kesici diş eksikliği deniz hayvanları kabuklarından diş şekline getirilmiş alloplastik 

materyaller ile tedavi edilmiştir (Misch, 1991; Becker, 1999). 1970 yılında bahsedilen 

Maya mandibulasından alınan radyografide alloplastik materyallerin etrafında blade 

tip implantların çene dokusunda oluşturduğu gibi kompakt kemik oluşumu 

görülmüştür (Abraham, 2014). İmplantoloji amacı ile ilk yontulmuş taşların kullanımı 

M.S. 800 yılında Honduran Kültürü’nden kalma mezarda bulunan mandibulada 

görülmüştür (Abraham, 2014). 
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Şekil 2.1: M.S. 600 yılında Mayalara ait mezar kalıntısından elde edilen ve ilk uygulanan implant 

olduğu düşünülen insan mandibulası. 

 

1500–1800 yılları arasında Avrupa’da sosyal haklardan mahrum bireylerden 

veya kadavralardan alınan dişler, diş eksikliği olan bölgelere transplante edilmiştir. Bu 

yöntem allotransplantasyon yöntemidir. Dr. John Hunter gelişimi tamamlanmamış 

dişlerin beslenmelerinin daha iyi olduğu gerekçesiyle transplante edilmesini 

önermiştir (Abraham, 2014). 

1800’lerin başında Magglio (1809) yeni çekim yapılmış soketlere altından 

hazırlanmış ve diş kökü şekli verilmiş materyaller yerleştirmiştir. Doku iyileşmesi 

tamamlandıktan sonra üst kuron yapılarını tamamlayarak modern çağda implantı ilk 

uygulayan kişi olmuştur (Misch, 2005; Abraham, 2014). Fakat bu işlemin 

uygulanmasının ardından gingival inflamasyon meydana gelmiştir (Maggiolo, 1809). 

Bundan sonra geçen süreç içinde gümüş, oluklu porselen ve iridyum gibi birçok madde 

implant materyali olarak denenmiştir (Malvin, 1985 ; Abraham, 2014). 

1937 yılında Müller tarafından krom-kobalt materyal alaşımından üretilen 

subperiostal implant tanıtılmıştır. Subperiostal implant ifadesi kemik üzerine ve 

periostun altına yerleştirilen implantı tanımlamaktadır (Minichetti, 2003). 1938 yılında 

Dr. P.B. Adams pürüzsüz boyun bölgesi olan ve iyileşme başlığı takılabilen ilk 

silindirik endosseöz implantın patentini almıştır (Abraham, 2014). Aynı tarihte kobalt-
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krom-molibden alaşımı (Vitalyum) Strock tarafından ilk defa oral implantolojiye 

sunulmuştur (Strock, 1939).  

Kemiğin titanyum ile uyumu ilk olarak 1940 yılında Bothe ve ark. (2011) 

tarafından belirtilmiştir. 1967’de Leonard Linkow, titanyum materyalinden üretilen ve 

adını tasarımının benzerliğinden alan blade tip implantları tanıtarak günümüzde 

kullanılan titanyum materyalini implantasyonda ilk kez kullanan kişidir (Branemark 

ve ark., 1977; Branemark, 1983) (Şekil 2.2). 

 

 

 

Şekil 2.2: Blade implant tasarımları. 

 

Oral implantolojinin temeli sayılan osseointegrasyon kavramı Branemark (1959) 

tarafından tavşan tibiaları üzerinde yaptığı mikroskobik çalışmalara dayanmaktadır. 

Osseointegre implantların kullanıldığı vakalara ait ilk yayın 1969 yılında Branemark 

ve ark. (1969) tarafından yapılmıştır. Yazarlar, osteointegrasyon tanımı ile implant 

kemik ara yüzünün fibrotik doku oluşmadan bağlanması gerektiğini öngörmüş ve 

implantolojideki en büyük adımı atmıştır. 
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2.2. Osseointegrasyonun Tanımı  

Osseointegrasyon terimi latincede os ‘kemik’ ve integrate ‘birleşmek’ 

sözcüklerinin bir araya getirilmesi ile meydana gelmiş olup ilk olarak Branemark ve 

ark. (1969) tarafından köpekler üzerinde yaptıkları deneyler sonucu ortaya çıkmıştır. 

Branemark’ın osseointegrasyon tanımı ‘Sağlıklı, yaşayan kemik ve yükü karşılayan 

implant yüzeyi arasındaki direkt yapısal ve fonksiyonel bağlantı’ şeklindedir 

(Branemark, 1983). Amerikan Protez Akademisi Protez Terimleri Sözlüğü’ne göre 

osseointegrasyon; inert, alloplastik bir materyal ile kemik dokusu arasında bağ doku 

olmaksızın doğrudan bağlantı oluşmasıdır (Katranji ve ark., 2007). 

Osseointegrasyon implant operasyonunun ardından materyal etrafındaki kanın 

titanyum materyali tarafından emilmesi ve pıhtılaşması sonrasında pıhtıdaki polimorf 

çekirdekli lökositler, lenfoid hücreler ve makrofajlar gibi fagositik hücrelerin kemik 

dokusu oluşturmasıdır (Branemark, 1959). Yapılan çalışmalar osseointegrasyonu 

sağlayan ve yeni oluşan kemik dokunun anatomik kemikten daha kuvvetli olduğunu 

göstermektedir (Albrektsson ve Sennerby, 1990).  

Günümüzde dental implant ve kemik dokusu arasında direkt temas bulunması 

durumunda ve primer stabilite mevcudiyetinde dental implant osseointegre kabul edilir 

(Rigo, 2004). 

2.3. Osseointegrasyonu Etkileyen Faktörler 

Osseointegrasyonun başarısını etkileyen faktörler şu ana başlıklar altında 

toplanmaktadır (Branemark, 1983; Albrektsson ve ark., 1986). 

Uygulanacak olan implantın; 

 Materyal özellikleri 

 Tasarımı 

 Yüzey özellikleri ( Pürüzlendirme teknikleri) 

 Protetik yükleme zamanı 

 Cerrahi yöntem 
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‘osseointegrasyonun sağlanmasında önemlidir. 

İmplantın uygulanacağı alanda mevcut kemiğin kalite ve kantitesi 

osseointegrasyonun sağlanmasında oldukça önemlidir (Branemark, 1983; Albrektsson 

ve ark., 1986). 

İmplant materyali mekanik olarak değerlendirildiğinde, çekme dayanımı 

(Tensile dayanımı), sıkışma dayanımı (Kompresyon dayanımı) ve elastisite modülü 

(Young modülü) gibi fiziksel özellikleri yeterli olmalı ve en az kemik kadar sert 

olmalıdır (Sertgöz, 2005). Ayrıca inert ve kimyasal olarak çevre dokulara uyumlu 

olması gerekmektedir (Misch, 1999; 2005). Osseointegrasyonun titanyum içeren 

alaşıma özgü bir durum olduğu bildirilmiştir (Branemark ve ark., 1969; 2001; 

Branemark, 1983). Bununla birlikte zirkonyum, bazı seramikler ve hidroksiapatit de 

osseointegrasyon ve diğer koşulları karşıladığından dolayı implant endüstrisinde 

kullanımları mevcuttur (Soğancı, 2012).  

Dental implant tasarımı ve şekli de osseointegrasyonun sağlanmasında etkilidir. 

İmplant yüzeyindeki yivler, gözenekler, oluklar ve basamaklar gibi gözle görülebilir 

makro yüzey düzensizliklerinin, osseointegrasyonun sağlanmasındaki birinci derecede 

olumlu etkisi olduğu yapılan çalışmalarda gösterilmiştir (Skalak, 1983; Branemark ve 

ark., 2001). 

Linkow ve ark. (1966) implant yüzeyinde düzensiz bir yapının olması ile kemik 

temas alanının artacağını ve osseointegrasyonun daha kolay sağlanabileceğini 

bildirmişlerdir. İmplant ile kemiğin rijit bağlantısının sağlanması için mikroskobik 

yüzey özellikleri de önemlidir. Yüzey morfolojisi pürüzlü olan implantların, düz 

yüzeyli implantlara göre yüzey ve protein-yüzey bağlantısı yoluyla yararlı hücre 

cevabını artırarak osseointegrasyon sürecini olumlu yönde etkilediği belirtilmiştir 

(Martin ve ark., 1995). 

İmplant yerleştirildikten sonra hemen yapılan erken yüklemelerin 

osseointegrasyondan çok fibröz kapsül oluşumuna neden olduğu bilinmektedir. Fakat 

klinik araştırmalarda, primer stabilitenin iyi olduğu durumlarda erken yüklemenin 



8 
 

osseointegrasyonu engellemediği belirtilmiştir (Guehennec ve ark., 2007; Valente ve 

ark., 2016).  

İmplantın primer stabilitesinin sağlanabilmesi, implant çevre kemik dokusunun 

implantı mekanik olarak desteklemesi ile mümkündür (Blackwell, 2008). Ara yüzdeki 

100 μm den fazla mikro hareket osseointegrasyon için yıkıcı olmaktadır ve kemik 

yapımından çok yumuşak doku oluşumunu artırmaktadır (Branemark, 1988; Seong, 

2009). Primer stabilite; kemiğin kalitesi ve kantitesine, ameliyat tekniğine ve dental 

implantın tasarımına bağlıdır. Dental implant uygulanacak bölgenin kortikal kemik 

hacminin fazla olması, trabeküler kemikten 10-20 kat sert olduğu için primer 

stabiliteyi olumlu olarak etkileyecektir (Blackwell, 2008).  

O’Sullivan (2001) yaptığı çalışmada ince drill çaplarının ve pretapping 

kullanımının primer stabiliteyi arttıracağını belirtmiştir. Ayrıca implant cerrahisi 

sırasında bir dakika süre ile 430 C üzerinde bir ısıya maruz kalan kemik hücreleri geri 

dönüşümsüz olarak bozulmaya başladıkları için, operasyon sahasının etkin bir şekilde 

soğutulması şarttır (Eskitascioglu ve ark., 2004; Sertgöz, 2005). Aksi takdirde, 

bölgenin nekroze olup primer stabilitenin ilerleyen dönemde kaybı muhtemeldir. 

2.4. Dental İmplantlar  

2.4.1. İmplant Materyalleri  

Günümüze kadar yapılmış araştırmalar sonucu, dental implant materyallerinin 

aşağıdaki özelliklere sahip olması gerekir.  

Dental implant materyallerinde aranılan özellikler: (O'Neal ve ark., 1992; 

Edgerton ve Levine, 1993) 

 

- Sert ve yumuşak doku uyumu  

- Korozyona karşı dirençli olmalı 

- Biyoinert olmalı 

- Mekanik özellikleri kabul edilebilir ve kemik dokusuna uyumlu olmalı 

- Üretimi ve şekillendirilmesi kolay olmalı 
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- Yüzeyi kaplanabilmeli, şekillendirilebilmeli 

- Kolay uygulanabilir olmalı 

 İmplant materyalleri teknoloji ile birlikte gelişmiş ve yeni materyaller 

eklenmiştir (Gaviria ve ark., 2014). Günümüze kadar kullanılmış materyaller kimyasal 

yapılarına göre; metaller, polimerler, seramikler ve karbonlar olarak sınıflandırılır 

(Sertgöz, 2005). 

2.4.1.1. Metal Alaşımları 

Metal alaşımları içinde ilk olarak paslanmaz çelik ve krom-kobalt alaşımları 

implant materyali olarak kullanılmıştır. Bu alaşımlar birçok ısıl işlemden geçirilerek 

kullanılır. Dayanıklı materyallerdir. Fakat tüm alaşımlar içinde çatlak ve nokta 

korozyonunun en sık karşılaşıldığı alaşımlar paslanmaz çelik ve krom-kobalt (Cr-Co) 

alaşımlarıdır (Duymus, 2013). 

Titanyum (Ti), osteointegrasyonun sağlanması açısından en önemli 

materyallerden biridir. Dayanıklılığı ve kuvvet mukavemetini artırmak aynı zamanda 

densiteyi düşürmek için demir (Fe) ve alüminyum (Al) eklenmiştir. İmplant 

materyalindeki vanadyum (V) ise alüminyumun (Al) korozyonunu engellemektedir. 

Saf titanyum polimorfik yapıdadır ve 882 °C altında ısıl işlem uygulanırsa hekzagonal 

yapı haline gelir (α-fazı). 882 °C’den yüksek ısıl işlem uygulandığında kübik bir 

yapıya bürünür (β-fazı). Dental implantlarda bu alaşımlardan en çok alfa-beta faz 

formu kullanılır. Bu alaşım % 6 alüminyum ve % 4 vanadyum içerir. (Ti-6Al-4V) 

(Sertgöz, 2005). Günümüzde Ti-6Al-4V’un implant materyali olarak tercih 

edilmesinin bir diğer nedeni saf titanyumdan 4 kat daha sağlam olmasıdır (Duymus, 

2013).  

Titanyum, kemik ile benzer elastik modülüs, inert yapı, kimyasallara karşı direnç 

ve bir dizi kimyasal reaksiyonda katalitik aktivite göstermesinden dolayı intraosseöz 

aktiviteyi destekler (Wennerberg ve ark., 1996; Sykaras ve ark., 2000). Titanyum 

materyali üzerinde 10 nm kalınlıkta oluşan pasif oksit tabakası (TiO2); titanyumu asit 

ataklarına, kimyasal ve ısıl etkilere karşı korumaktadır ve biyouyumlu olmasını 

sağlamaktadır (Saini ve ark., 2015). Bununla birlikte titanyum materyali kemikten sert 
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olmasına rağmen elastik modülüsü benzerdir. Bu özelliği sayesinde kemik implant 

arası kuvvet dağılımı homojen olmaktadır (Anselme ve ark., 2002). İyi bir mekanik 

özelliğe sahip oluşu, biyolojik uyumu, toksik reaksiyon oluşturmaması ve kanserojen 

etki göstermemesi nedeni ile günümüz diş hekimliğinde kullanılan implant 

materyalleri arasında en başarılısı olarak kabul edilir (Ochiai ve ark., 2004). 

Geçmişte altın, paladyum (Pd), tantalyum (Ta) ve platin (Pt) alaşımları da 

implant materyali olarak kullanılmıştır ancak inert olmamaları veya pahalı olmaları 

sebebi ile günümüzde kullanılmamaktadır (Duymus, 2013). 

2.4.1.2. Seramikler 

Titanyum implantların estetik olmamasından dolayı estetik gereksinimlerin 

karşılanması amacı ile metal olmayan ya da hibrit implant materyallerinin 

kullanılabilirliği çalışmaların seramiklere yönelmesine sebep olmuştur. Seramiklerden 

zirkonyum titanyum gibi osseointegre olduğundan dolayı tıpta ve diş hekimliğinde 

kullanımı son yıllarda artmıştır (Duymus, 2013). 

Zirkonyum (Zr), doğada zirkonyum silikat (ZrSiO4) ve zirkonyum oksit (ZrO2) 

olarak bulunur. Çekme gerilme kuvvetlerine ve ısı değişikliğine karşı dayanıklılığı, 

biyolojik uyumluluğu, yüksek kırılma direnci, minimal bakteri adezyonu, estetik 

özellikleri, korozyona karşı direnci ve elastikiyet modülünün kemik ile benzer olması 

sebebiyle implant materyali olarak ya da protetik yapılarda (Abutmentlerde ve seramik 

kuronlarda) kullanılmaya başlanmıştır (Duymus, 2013; Chen ve ark., 2016; Piconi, 

1999; Denry ve Kelly, 2008). 

Normal basınç ve çevre ısısında zirkonyum 3 farklı kristalin formda bulunur. 

Bunlar monoklinik (m), kübik (c), ve tetragonal (t) formlardır (Manicone ve ark., 

2007) (Şekil 2.3). Monoklinik form normal şartlarda en istikrarlı formdur ve 

zirkonyum doğada depo olarak bu formda bulunur. Monoklinik form 1170°C’ de % 4-

5 hacimsel büzülme ile birlikte tetragonal ve kübik forma dönüşür (Dion ve ark., 

1997). Zirkonyumun kübik formu ise biyomedikal uygulamalarda kullanılmaz. 

Tetragonal veya kübik formdaki zirkonyum normal hava ısısında tekrar monoklinik 

forma geçer ve bu esnada genleşme gösterir. Bu, zirkonyum materyalinde strese ve 
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katastrofik kırılmalara sebep olur. Bu nedenle işlenebilirliği zordur ve dikkat gerektirir 

(Zarone ve ark., 2011).  

 

 

 

Şekil 2.3: Zirkonyum materyalinin monoklinik (m), kübik (c), ve tetragonal formları. 

 

Zirkonyum biyomedikal olarak 3 formda kullanılmaktadır. Bunlar, magnezyum 

bağlı zirkon formu (Mg-PSZ), yitriyum bağlı tetragonal zirkon polikristalitleri (3Y-

TZP) ve alümina ile sertleştirilmiş zirkon (ZTA)’dur (Chen ve ark., 2016). Diş 

hekimliğinin farklı alanlarında kullanımları mevcuttur. 

Aliminyum oksit (Al2O3) seramik 1980 yılında implant materyali olarak 

kullanılmaya başlanmıştır. Bununla birlikte osseointegrasyonun yeterli olmaması, iç 

dayanımlarının yetersiz olması ve kırılma dirençlerinin düşük olması sebebiyle 

günümüzde sık kullanılmamaktadır (Cranin ve ark., 1975). 

Stabil zirkonyum materyalinin keşfinden sonra 2000’li yılların başında seramik 

materyaller tekrar gündeme gelmiştir. 3Y-TZP materyalinin diş rengine uyumu, düşük 
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ısıda üretimi, yüksek elastik kuvveti ve yüksek kırılma direnci; titanyum implantların 

alternatifi olmasını sağlamıştır. Araştırmalar 3Y-TZP implantların, ısırma esnasında 

oluşan kuvvetleri yeterli olarak karşıladığını göstermektedir (Manicone ve ark., 2007; 

Hisbergues ve ark., 2009; Chen ve ark., 2016). 

2.4.1.3. Polimerler ve Karbonlar 

Polimetilmetakrilat (PMMA), polietilen, politetrafloroetilen, silikon, lastik, 

polisülfon gibi maddeler içeren polimerler ve karbon-silikon, polikristalin gibi karbon 

materyaller implant materyali için düşünülmüşse de günümüzde zayıf biyolojik ve 

mekanik özelliklerinden dolayı kullanılmamaktadır (Özçelik, 2010). 

2.4.2. İmplant Yüzey Özellikleri 

İmplant prognozu osseointegrasyonda önemli rol oynayan implant yüzey 

özellikleri ile doğrudan ilişkilidir (Jemat ve ark., 2015; Val ve ark., 2016). İmplant 

kayıplarını önlemek için implant yüzeylerine günümüze kadar birçok teknik 

uygulanarak pürüzlendirme sağlanmıştır (Albrektsson ve Wennerberg, 2004; Bagno 

ve Di Bello, 2004; Guehennec ve ark., 2007; Abraham, 2014; Val ve ark., 2016).  

İmplant yüzeyi kemik dokusu ile etkileşime giren ilk bileşen olduğu için 

osseointegrasyonu artırmak amacı ile gerek implant tasarımı gerekse yüzey özellikleri 

alanında çalışmalar hız kazanmıştır (Val ve ark., 2016). İmplantın biyouyumlu olması 

ve osseointegrasyon kabiliyetinin artırılması, erken yüklemelere de olanak tanımış, 

kemik iyileşmesini ve implantın prognozunu artırmıştır. 

Osseointegrasyonun artması için implant yüzeyine uygulanan işlemler üç sınıfta 

incelenmektedir (Wheeler, 1996). 

1. Fiziksel (Mekanik) Metotlar 

2. Kimyasal Metotlar 

3. Biyokimyasal Metotlar 
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2.4.2.1. Fiziksel (Mekanik) Metotlar 

Mekanik metotlar; işleme (Machining), tornalama (Turning), kesme (Cutting), 

titanyum plazma sprey (TPS), kumlama (Blasting) ve cilalama (Polishing) gibi 

yöntemler ile yüzey şekillendirilmesinin yapıldığı metotlardır. 

          2.4.2.1.1. İşleme, Kesme ve Tornalama (Machining, Cutting and Turning)  

İmplant üretildikten sonra yüzeyi dekontaminasyon, pasifleştirme ve 

sterilizasyon işlemlerine tabi tutulur. Bu işlemlerin hepsine ‘işleme’ denir ve tam 

olarak yüzey bitim tekniği değildir (Gaviria ve ark., 2014). 

Kesme işlemi, implant yüzeyinin karbon separe ile pürüzlendirilmesidir. 

Titanyum alaşımlarında separe ile pürüzlendirme tekniği materyalin deformasyonuna 

neden olduğu için kullanılmamaktadır.  

Tornalama benzer şekilde implant yüzeyinin paslanmaz çelik aparey ile 

aşındırılması işlemidir. Bu aşındırma esnasında yüzey değişiklikleri olur. Kontrollü 

uygulandığında titanyum alaşımlarında kullanılabilmektedir (Bagno ve Bello, 2004). 

         2.4.2.1.2. Titanyum Plazma Sprey ile Pürüzlendirme (TPS) 

Titanyum Plazma Sprey ile pürüzlendirme farklı maddelerin toz halindeki 

formlarının (Titanyum veya kalsiyum fosfatlar) yüksek sıcaklıklarda implant yüzeyleri 

üzerine püskürtüldüğü ve bu işlem ile implant yüzeyinde 30-50 um arasında yüzey 

kaplamalarının meydana getirildiği yöntemdir (Gaviria ve ark., 2014).    

İlk olarak Schroeder (2000) implant yüzey alanlarının geliştirilmesi ve kemiğe 

tutunmasının artması için plazma sprey ile pürüzlendirme metodunu kullanmıştır. Bu 

teknik yüzeye ortalama olarak 7 μm pürüzlülüğünde bir yapı kazandırır ve implantın 

yüzey alanını ilk yüzey alanının 6 katına çıkarır (Le Guehennec ve ark., 2007; Coelho 

ve ark., 2009; Gupta ve ark., 2010).  

Pürüzlenme miktarı; toz partiküllerinin büyüklüğüne, püskürtme hızına, 

sıcaklığa ve püskürtme cihazının implant yüzey alanına olan uzaklığına bağlıdır 

(Triplett ve ark., 2003).  
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Leize ve ark. çeşitli sebeplerle çıkarılan TPS kaplı implantlarda yaptığı 

mikroskobik inceleme sonucunda implantın kemik ile kimyasal bağlantı kurduğunu ve 

pürüzlü yüzey yapısında kalsiyum fosfat kristallerinin oluştuğunu bildirmişlerdir. 

Bunun yanında plazma sprey ile pürüzlendirilmiş implantlarda komşu kemikte 

titanyum partiküllerine rastlanmıştır (Urban ve ark., 2000). Titanyum iyonlarının 

salınımı sonucu oluşan lokal ve sistemik yan etkiler tam olarak belirlenememiştir 

(Urban ve ark., 2000).  

Capilla ve ark. (2007) silindirik implantlar üzerinde yaptıkları çalışmada TPS ile 

yüzey özellikleri geliştirilen implantları, hidroksiapatit kaplı implantlar ile 

karşılaştırarak prognozunu araştırmış ve bu iki uygulama arasında istatistiksel olarak 

fark olmadığını belirtmişlerdir. 

2.4.2.1.3. Kumlama ile Pürüzlendirme (Blasting) 

Sert seramik parçacıkların yüksek hızlarda implant yüzeyine uygulandığı ve 

pürüzlendirmenin sağlandığı yöntemdir (Triplett ve ark., 2003; Guehennec ve ark., 

2007). Genelde alumina (Al2O3), titanyum dioksit (TiO2) ve kalsiyum fosfat 

(Ca3(PO4)2) gibi seramik parçacıkları ile pürüzlendirme yapılır (Bagno ve Bello, 2004; 

Le Guehennec ve ark., 2007). İmplant yüzeyindeki pürüzlülük, püskürtülen parçacık 

boyutuna, uygulama süresine, partikül kaynağından implant yüzeyine olan mesafeye 

ve püskürtme basıncına bağlıdır (Triplett ve ark., 2003). 

Bu tekniğin avantajı osteoblastların adezyonunu, çoğalmasını ve farklılaşmasını 

sağlamasıdır. Ancak en büyük dezavantajı işlem sonrasında partiküllerin bir kısmının 

implant yüzeyinde kalmasıdır (Coelho ve ark., 2009; Gupta ve ark., 2010). Bu sebeple 

kumlama materyalleri inert, biyouyumlu olmalı ve osseointegrasyona engel 

olmamalıdır.  

Al2O3 uygulaması kolay olan bir materyaldir ancak uygulama sonrası implant 

yüzeyine gömüldüğü için ultrasonik temizleme, asit pasifizasyonu ve sterilizasyondan 

sonra bile kalıntı bırakır. Al2O3 asitte çözünmez ve titanyum yüzeyinden 

uzaklaştırılması çok zordur. Bu yüzden titanyumun mükemmel korozyon direncinin 

düşmesine sebep olabildiği bildirilmektedir (Aparicio ve ark., 2003). 
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TiO2 ile kumlamada ortalama 25 μm büyüklüğündeki partiküller implant 

yüzeyinde 1-2 μm civarında pürüzlülük oluşturmaktadır. Düz yüzeye oranla artmış 

yüzey alanına bağlı olarak kemik temasının arttığını ve uzun dönem başarısının daha 

yüksek olduğunu belirten çalışmalar mevcuttur (Gotfredsen ve ark., 1995; Ivanoff ve 

ark., 2001; Rasmusson ve ark., 2001). 

Wenneberg ve Albrektsson (2009), titanyum oksit kumlama ile yüzey özellikleri 

geliştirilen implantlar üzerinde çalışma yapmış, bu implantların daha yüksek kemik 

cevabı sağladıklarını ve çıkarılırken daha yüksek tork değerlerine ulaşıldığını 

belirtmişlerdir. 

2.4.2.2. Kimyasal Metotlar  

İmplant yüzeyinde kimyasal değişiklikler yaparak yüzey alanının artırılması 

için uygulanan metottur. 

         2.4.2.2.1. Asitle Dağlayarak Pürüzlendirme (Asit Etching) 

Dental implantın asidik çözeltiye daldırılması ile yüzey özelliklerinin 

değiştirildiği yöntemdir. Asitle dağlayarak pürüzlendirme yönteminde; dental implant 

yüzeyinde, 0.5-2 μm arasında değişen boyutlara sahip mikro çukurlar oluşur ve oksit 

tabakası kalınlığı değişir (Guehennec ve ark., 2007; Massaro ve ark., 2002). 

Asidik çözelti, hidroklorik asit (HCl), sülfürik asit (H2SO4), nitrik asit (HNO3) 

ve hidroflorik asit (HF) gibi güçlü asidik özelliğe sahip kimyasal bileşiklerin suda 

çözünmeleri ile elde edilir. Bu çözeltinin derişimi, sıcaklığı ve implantlara uygulanma 

süresi; implant materyali yüzeyindeki pürüzlülüğü doğrudan etkiler (Triplett ve ark., 

2003). 

Asit ile pürüzlendirme tekniğinin en büyük avantajı, homojen pürüzlülük 

meydana getirmesi aktif yüzey alanını ve hücre adezyonunu artırmasıdır. Bu sebeple 

osseointegrasyon daha hızlı olur (Wong ve ark, 1995; Klokkevold ve ark, 1997).  

Wennerberg ve Albrektsson (2009) yaptıkları çalışmada, yüzeylerinin asitle 

dağlanarak 0.6 μm ile 0.9 μm arasında pürüzlülüğün sağlandığı implantlar ile 

tornalanmış implantları karşılaştırmış, asitle dağlanarak pürüzlendirme yapılan 
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implantlarda belirgin olarak yüksek kemik cevabı ve daha yüksek çıkarma torku 

olduğunu belirtmişlerdir. Cho ve Park (2003) yaptıkları çalışmada implantı başlangıçta 

HF arkasından HCl ve H2SO4 karışımı çözeltilerine sokarak çift asitleme tekniği (Dual 

etching) ile pürüzlendirmiş ve tavşan kemiğine uygulayarak düz yüzeyli implantlar ile 

karşılaştırmıştır. Çıkarma torku deneylerinde, yüzeyine çift asitleme tekniği uygulanan 

implantın tork değerinde belirgin artış görüldüğü belirtilmiştir. Park ve Davies (2000) 

çift asitleme tekniğinin osteojenik hücre aktivitesini artırarak implant yüzeyinde kemik 

oluşumunu sağladığını belirtmektedir. Asit ile pürüzlendirme yönteminin esas avantajı 

osteojenik hücre aktivitesini artırması ve kemik apoziyonunu hızlandıran yüzey 

pürüzlülüğü sağlamasıdır (Park ve Davies, 2000; Cho ve Park, 2003; Guehennec ve 

ark., 2007). 

2.4.2.2.2. Anodizasyon ile Pürüzlendirme  

Anodizasyon ile pürüzlendirme, implantın H2SO4, H3PO4, HNO3, HF gibi 

elektrolit çözeltisine batırılıp belirli bir potansiyelin uygulandığı (100 V) ve yüzeyde 

değişen çapta mikro gözenekli ve oksit katmanın artmasına neden olan 

elektrokimyasal bir yöntemdir (Guehennec ve ark., 2007; Gupta ve ark., 2010). 

Anodizasyon tekniğinin avantajı, materyalin biyouyumluluğunu ve implant yüzeyinde 

hücre adezyonu ile proliferasyonunu artırmasıdır (Gupta ve ark., 2010).  

Titanyum implantlarda biyoyuyumluluk, etrafını saran 5 nm civarındaki oksit 

tabakasına bağlıdır. Bu oksit tabakasının kalınlaşması kemik cevabını da olumlu 

olarak etkileyecektir (Henry, 2000). Sul ve ark. yaptıkları çalışmada implant 

yüzeyindeki oksit tabakasının artmasının çıkarma tork değerlerinde artışa neden 

olduğunu belirtmişlerdir (Sul ve ark., 2002). 

Anodizasyonun sonucunda titanyum yüzeyindeki oksit tabaka 600-1000 nm 

veya daha kalın olmaktadır. Anodizasyon ile oksit tabakasının artması implant 

materyal biyo-uyumluluğunu, kemik cevabını ve çıkarma torkunu artıracaktır (Sul ve 

ark., 2002; Le Guehennec ve ark., 2007). Jungner ve ark. (2005) yaptıkları çalışmada 

anodizasyon ile pürüzlendirilmiş implantlarda osseointegrasyonun düz yüzeyli 

implantlara göre belirgin derecede yüksek olduğunu belirtmişlerdir.  
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Glauser ve ark. (2000) anodizasyon ile pürüzlendirilen  implantlarda yaptıkları 

çalışmada D4 kemik densitesine uygulanan 27 adet implantı rezonans frekans analizi 

yöntemi ile değerlendirmişlerdir. İlk ay rezonans frekans analizi değerlerinde düşme 

görülmüştür. İlk aydan sonra değerler zamanla artmıştır. Bir sene sonunda servikal 

bölgede kemik kaybı 1mm civarında olmuştur ve başarı oranı % 100 olarak 

belirtilmiştir.  

2.4.2.3. Biyokimyasal Metotlar 

2.4.2.3.1. İmplantların Flor ile Modifiye Edilmesi (Kaplanması) 

İmplantlar belirli uygulama ve gereksinimlere bağlı olarak çeşitli materyaller ve 

moleküller ile kaplanabilmektedir. Flor iyonlarının kemiğin kalsifikasyonunu artırdığı 

bilinmektedir ve bu nedenle implantların flor iyonları ile kaplanmaları gündeme 

gelmiştir. Flor iyonu diş minesindeki hidroksiapatit ile temasa geçince yüzeyde 

kalsiyumfosfat ve floroapatit kristalleri oluşmaktadır. Bu kristalin tabaka mine 

yüzeyini asit ataklara karşı güçlendirerek çürük oluşmasını önler. Bu sebeple diş 

hekimliğinde koruyucu olarak bu element kullanılmaktadır (Gaviria ve ark., 2014). 

Titanyum materyali flor iyonuna karşı biyoaktif bir yapıya sahiptir. Asidik 

bölgede flor iyonları titanyum materyalinin etrafında oluşan oksit tabakayı yıkarak 

hidroksiflorür oluşturur (Gaviria ve ark., 2014). Bu dezavantajın aksine flor 

iyonlarının titanyum üzerindeki bu çözücü etkinliği hem yüzey pürüzlülüğüne hem de 

osseointegrasyonunun artmasına sebep olur (Lan ve ark., 2012). Ayrıca, florun 

osteoblastik aktiviteyi ve dolayısı ile kemik rejenerasyonunu da artırdığı belirtilmiştir 

(Lan ve ark., 2012). 

2.4.2.3.2. İmplantların Kalsiyum Fosfat (CaP) ile Kaplanmaları 

Dental implant yüzeyinde hidroksiapatitten oluşan kalsiyum fosfat kaplama 

implant yüzeyinde osseointegrasyonun sağlanması için uygulanan metotlardan 

birisidir. Kalsiyum fosfat aşağıdaki nedenlerden dolayı implant yüzey kaplamasında 

kullanılır; 
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• Kemik dokusuna olan benzerliği 

• İmplant yüzeyinde hidroksiapatit oluşturma yeteneği  

• Osteokondüktif özellik göstermesi 

• Endojen kemik morfogenetik proteinlerine bağlanabilmesi ve depo etmesi (Ong ve 

ark., 2004). 

İmplant uygulanmasının ardından implant kemik arasındaki bölgede kalsiyum 

fosfat iyonlarının salınımının bu bölgede biyolojik apatit birikimi sağladığı 

belirtilmektedir. Bu apatit tabakası endojen proteinler içerir ve bu sebeple osteojenik 

hücre göçüne ve birikimine sebep olur (Wennerberg ve Albrektsson, 2009). 

2.4.2.3.3. İmplantların Hidroksiapatit (HA) ile kaplanmaları 

Subperiostal implantın hidroksiapatit (HA) ile kaplanması implanta doğrudan 

kemik teması olasılığını artırmak için uygulanmaktadır (Minichetti, 2003). HA 

kaplamanın kullanılması 1990'ların başında popüler hale gelmiştir. Bununla birlikte 

literatürde HA kaplı implantların kullanımı ile ilgili çalışma sayısı azdır (Benjamin, 

1992; Golec ve Krauser, 1992). HA kaplamanın direkt kemik-implant ara yüzü 

meydana gelmesinde avantajları olduğu ve yumuşak doku rejenerasyonunu artırdığı 

belirtilmiştir (Minichetti, 2003).  

Dental implantların yüzey özelliklerini değiştirmek için plazma sprey, kumlama, 

sol-jel kaplama, elektroforetik çökme ve biyomimetik birikme gibi metotlar 

uygulanmıştır. Klinik olarak yalnızca plazma sprey metodu uygulanmaktadır. Bu 

metotta HA seramik partikülleri yüksek sıcaklıkta basınç ile titanyum yüzeye 

püskürtülür. Titanyum ve HA birleşerek film tabakası oluşturur. Bu kalınlık 1-2 μm 

ile 1-2 mm arasında değişir. Kaplamanın yüzeye mekanik olarak tutunması için 

kaplamadan önce titanyum yüzeyi mutlaka pürüzlendirilmelidir (Guehennec ve ark., 

2007). 

Plazma sprey tekniğinin dezavantajları, HA materyalinin sprey şeklinde 

uygulanması esnasında meydana gelen pöröziteler, titanyum ile birleşim noktalarında 

meydana gelen stresler ve püskürtülen HA tozunun titanyum üzerinde % 100 kristalize 

olamamasıdır (Filiaggi ve ark., 1991; Le Guehennec ve ark., 2007). Bunun yanı sıra 
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HA kaplamanın mikroorganizma tutulumunu arttırdığı ve implant başarısını olumsuz 

etkilediği belirtilmektedir (Le Guehennec ve ark., 2007).  

2.4.3. Dental İmplant Çeşitleri 

Çene kemiğine yerleştirilen implantlar şu şekilde sınıflandırılır (Hobo, 1990).  

1- Kemik içi implantlar 

2- Subperiostal implantlar 

3- İntramukozal implantlar 

4- Transmandibular implantlar 

5- Endodontik implantlar 

2.4.3.1. Subperiostal İmplantlar 

Subperiostal implantlar ilk olarak 1940 yılında tanıtılmıştır (Linkow ve Ghalili, 

1999; Branemark, 1983) (Şekil 2.4). Periost altında kemik yüzeyi doğrultusunda 

oluşan iskelet yapıdan oluşmakta olan subperiostal implantın, abutment bağlantısı 

vidalar ile sağlanmaktadır (Piermatti ve ark., 2011). Subperiostal implantın tasarımı 

üretildiği ilk tarihten günümüze kadar Lew ve Linkow gibi birçok klinisyenin 

modifikasyonlar yapması ile değişikliğe uğramıştır (Lew, 1981; Linkow, 1979). 

Başlangıçta tamamen kemik teması ile uygulanan subperiostal implantlar daha sonra 

Linkow’un kemik boyunca her noktada temas etmek yerine 3 noktada kemik teması 

sağlayan tripodal tasarımı ile uygulanmaya başlanmıştır. Genial tüberküller, simfiz 

bölgesi ve eksternal oblik kret kortikal temas noktalarıdır. Bu tasarım ile implant 

kaynaklı rezorpsiyonun önlenmesi amaçlanmıştır (Wagner, 1996). 

Günümüzde mandibular atrofinin yoğun olarak görüldüğü vakalarda kısıtlı da 

olsa kullanılmaktadır. Kök formu implantların aksine subperiostal implantlar bireye 

özgü olarak üretilir. Bu sebeple klinik muayene sonrası protetik yapının bölgeye 

uyumu daha fazla olur (Piermatti ve ark., 2011). 

Subperiostal implantların osseointegrasyonunu artırmak için çeşitli çalışmalar 

yapılmıştır. Hidroksiapatitle kaplama fikri Rivera (1980) tarafından ortaya çıkmıştır. 

Hidroksiapatitle implant yüzeyinin kaplanması, kemik-implant birleşmesi olasılığını 
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arttırır ve fibro-integrasyondan doğan başarısızlıkların önüne geçilmesini sağlar 

(Minichetti, 2003). 

Kısa ve çap genişliği fazla olan konik implantların piyasaya çıkması ile 

subperiostal implantların kullanımı kısıtlı hale gelmiştir. 

 

 

 

Şekil 2.4: Tanıtılan ilk subperiostal implant tasarımları. (Linkow ve Ghalili, 1999; Branemark, 

1983)    a. Dahl’ın subperiostal implantı b. Weinberg’in subperiostal implantı 

 

2.4.3.2. İntramukozal İmplantlar ( Submukozal İmplantlar )  

İmplantlar periost ile mukoza arasına yerleştirilen subperiostal implanta benzer 

tasarımı olan fakat daha küçük iskelet yapısına sahip implantlardır. Avantajı, periost 

dokusu kaldırılmadığı için kemik doku beslenmesinin bozulmamasıdır. Bu implant 

çeşidinde metal iskeletin etrafında yumuşak doku oluşumu gözlendiğinden dolayı 

başarısızlık ihtimali yüksektir (Mitchell, 2015). 

2.4.3.3. Transmandibular (Transosteal) (Transösseöz) İmplantlar 

İleri derecede atrofik mandibula korpusunda kullanılması için Bosker (1983) 

tarafından geliştirilmiştir. İleri derece atrofik mandibula, 12 mm den düşük dikey 

kemik miktarı olarak tanımlanır ve transmandibular implantın esas endikasyonudur 

(Bosker ve Dijk, 1983; Maxson ve ark., 1989; Stellingsma ve ark., 2004). 

Transmandibular implant sistemi bir taban plakası, 5 adet kortikal vida ve 4 adet 
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transosseöz posttan oluşur (Şekil 2.5).  Diğer titanyum implant sistemlerinin aksine % 

70 altın, % 5  platinyum, % 12.8  gümüş ve % 12.2  bakır alaşımından oluşur. Biyoinert 

olması ile birlikte histolojik bilgiler yalnızca hayvan çalışmaları ile sınırlıdır (Arvier 

ve ark., 1989). 

Transmandibular implantlar genel anestezi altında ve ekstraoral olarak 

uygulanmaktadır (Stellingsma ve ark., 2004). Mandibular korpusun alt sınırına 

yerleştirilen taban plakası kortikal vidalar ile üst parçaya sabitlenir. Transosseöz 

postlar taban plakasından uygulanarak stabilite sağlar ve ameliyat sonrası birbirlerine 

bağlanarak 2 dişlik kantilevere izin verir (Maxson ve ark., 1989). 

Dezavantajı genel anestezi gerektirmesi ve postlar etrafında aşırı kemik kaybı 

görülmesidir ve mandibular bölgede fraktür, enfeksiyon, parestezi, post etrafında 

hiperplazi gibi komplikasyonlar görülebilir (Paton ve ark., 2002; Stellingsma ve ark., 

2004). 

 

 

 

Şekil 2.5: Transmandibular implant siteminin bileşenleri: Bir taban plakası, 5 adet kortikal vida 

ve 4 adet transosseöz post. 
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2.4.3.4. Endodontik İmplantlar 

Endodontik implantlar dişin kökü boyunca uzanan ve apeksinden kemik sahaya 

kadar ulaşan materyallerdir. Kök-kuron oranını ve kök stabilitesini artırırlar (Ingle 

2008). 

Endodontik implantların endikasyonları şunlardır: (Frank, 1967) 

- Tek diş bölgesinde periodontal doku kayıpları  

- Dişte horizontal kırık olduğu durumda kök kısmı alındıktan sonra kuron kök oranının 

tekrar sağlanması 

- Diş kökünde patolojik doku sebebiyle rezorpsiyon varlığı  

- Kısa köklü dişler 

2.4.3.5. Kemik İçi İmplantlar 

Kemikte driller yardımı ile implant yuvası oluşturulması sonucu kortikal ve 

trabeküler alanlara temas eden stabilitesini osseointegrasyon ile sağlayan implant 

çeşididir. Günümüzde en çok uygulanan implant çeşidi olup 4 tipi mevcuttur.  

1. Blade tip implantlar 

2. Vent tip implantlar 

3. Silindirik tip implantlar 

4. Konik tipi implantlar (Tapered implant) 

 

2.4.3.5.1. Blade Tip İmplantlar  

Endösseoz blade tip implant 1963 yılında Ralph Roberts ve Leonard I. Linkow 

tarafından tanıtılmıştır. Ardından 1967 yılında ilk olarak dişsiz hastada kullanılmıştır. 

Bu tarihten sonra birçok hastaya blade tip implant yapılmıştır (Dal Carlo, 2013).  

 Blade tip yani bıçak sırtı tarzında olmasının verdiği fiziksel avantaj ile yaklaşık 

1.6 mm’lik genişlikte olması özellikle ince kretli çenelerde konik ve silindirik tip 

implantların uygulanamayacağı veya implant öncesi greftleme işlemlerinin gerektiği 

vakalarda endikedir (Linkow ve ark., 1973; 1984; Dal Carlo, 2013) (Şekil 2.6). Blade 
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tip implantların trikortikalizm özelliği vardır. Yani implant uygulandığında, bazal 

kemik trabeküler kemik ve kortikal kemiğe aynı anda temas edebilmektedir (Dal 

Carlo, 2013). İmplant uygulanması sırasında paralelliğinin öngörülebilir olması ve 

immediyat yapılabilmesi diğer avantajlarındandır. Dal Carlo ve ark. (2013) yaptıkları 

çalışmada atrofik mandibulaya immediyat uygulanan blade tip implantların 

prognozlarını yeterli bulmuşlardır.  

Takip eden yıllarda blade tip implantların  emergent, semi-emergent veya buried 

olarak farklı tasarımları üretilmiştir. Günümüzde D4 kemik yoğunluğu ve atrofik 

çenelerde alternatif metot olarak düşünülmektedir (Linkow, 1984; Dal Carlo, 2013). 

 

 

 

Şekil 2.6: Blade tip implantın panoramik filmde görüntüsü. 

 

2.4.3.5.2. Vent Tipi İmplanlar 

Osseointegrasyonun sağlanmasında avantaj sağlaması amacı ile implant 

tasarımına genellikle silindirik tarzda boşluk eklenen implantlardır (Şekil 2.7). 

Bu tip implantlarda esas amaç daha geniş ankraj yüzeyi sağlayarak etraf kemik 

dokusunda kemik defektinin azaltılması ve implant hacminin küçültülmesidir (Sutter 

ve ark., 1988). İmplant gövdesinde bulunan delikte osseointegre olan kemik doku 

fizyolojik yüke maruz kaldığında şok emilimi sağlar ve kemik implant ara yüzeyindeki 

kayma direncini arttırır (Lubar ve Katin, 1990). 
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Şekil 2.7: Farklı tasarımlara sahip vent tipi implantlar. 

2.4.3.5.3. Silindirik İmplantlar 

Sınır doğrultuları birbirine paralel olan ve yüzey pürüzlülüğünün genellikle 

plazma sprey veya hidroksiapatit kaplama ile sağlandığı implantlardır. Günümüzde 

oldukça sık kullanılmakta olup başarılı sonuçlar alınmaktadır (Capilla ve ark., 2007)  

(Şekil 2.8). 

İmplantın primer stabilitesinin sağlanmasının önemine rağmen farklı çeşitlerde 

birçok implant tasarımı bulunmaktadır. Silindirik implantların sokete yerleştirilmesi 

esnasında konik implantlara oranla daha az sıkışma kuvvetine maruz kaldığı 

bildirilmektedir. Konik implantların sokete yerleştirilmesi sırasında sıkışma kuvvetine 

daha fazla maruz kaldığı için primer stabilitesinin daha fazla olduğu belirtilmiştir 

(Carlos, 2015). Fakat sıkışma (Kompresyon) kuvvetinin artması % 30 oranında çekme 

(Tensile) kuvvetinin artmasına ve % 65 oranında makaslama (Shear) kuvvetinin 

artmasına sebep olur. Kemik doku makaslama kuvvetlerine karşı dayanıksızdır. Son 

yıllarda yaygınlaşan yumuşak geçişli silindirik implantlar hekime operasyon sırasında 

implantın daha kolay yerleştirilmesine olanak verir. Ancak yükleme sonrası kemik 

rezorpsiyonunun arttığı belirtilmektedir (Misch, 2008).  

Silindirik tip implantlarda osseointegrasyon, implant yerleştirildikten sonra 

başlar. Fakat yüzey özelliklerinin de asit etch, kumlama, titanyum veya kalsiyum 

hidroksit kaplama gibi işlemlerden geçirilmesi gerekmektedir (Misch, 2008). 
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 Aynı çaptaki silindir düz yüzeyli bir implant yivli bir implanta göre % 30 

oranında daha az yüzey alanına sahiptir (Misch, 1999). İmplantların makro 

tasarımlarının yani yivlerinin sayısının ve derinliğinin arttırılması ile implant-kemik 

temas alanı artırılabilmektedir. Albrekston ve ark.  yaptıkları çalışmada, aynı boydaki 

implantların yiv sayılarının % 50 oranında arttırılması ile yüzey alanının yaklaşık 

olarak % 15 oranında arttırılabileceğini bildirmişlerdir (Albrektsson ve Zarb, 1993). 

  2.4.3.5.4. Konik Tip İmplantlar 

 Günümüzde en çok tercih edilen implant çeşidi olan konik implantlar doğal diş 

köküne benzer şekilde tasarlanmışlardır (Şekil 2.8). Bu tip implantlar estetiğin önemli 

olduğu bölgelerde silindirik implantlara göre avantajlıdır. Ayrıca dişin yakınına 

yerleştirilmesi sırasında kök perforasyonu oluşturma riski daha düşüktür (Shapoff, 

2002). İmmediyat uygulamalarda da konik tasarıma sahip implant sıkışma 

(Kompresyon) kuvveti oluşumu ile stabiliteyi arttıracağı için tercih edilmektedir.  

 Konik tipteki osseointegre bir implant, oblik gerilim ve sıkışma kuvvetlerini, 

ilk olarak vida yivlerinin eğimli yüzeyleri üzerinden kemiğe iletir. Bu yolla kemiğin 

tüm makaslama kuvvetlerine direnci artar (Skalak, 1983; Chess, 1990). Silindirik tipi 

bir implantta, makaslama kuvvetlerine karşı ara yüz direncini sadece implant kemik 

bağlantısı sağlarken konik tasarıma sahip implantta bu stresleri ara yüz bağlantı 

tabakasının taşıması gerekmez (Skalak, 1983). 
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Şekil 2.8: Silindirik ve konik implant tasarımları. 

 

2.4.4. İmplant Yiv Formu Tasarımı 

İmplantın yiv formu, açısı, adımı, primer stabilite ve osseointegrasyon açısından 

önemlidir. Farklı marka ve modellerde implantların bu değerlerin değiştiği 

görülmektedir. Günümüzde kullanılmakta olan implantların yivleri V-şekli, kare şekli, 

butres ve ters butres formlarında bulunur (Boggan ve ark., 1999) (Şekil 2.9). 

 

 

Şekil 2.9: Günümüzde kullanılmakta olan implant yiv formları. (V yiv formu, kare yiv formu, 

butres formu, ters butres formu) 
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Yiv formunun açısı implantın dikey doğrultusu ile yiv yüzeyi arasındaki açıya 

verilen isimdir. Vida adımı iki implant yivi arasındaki mesafeyi belirtir (Abuhussein 

ve ark., 2010). Vida adımı azaldıkça implant yüzeyi artar fakat stres de bu oranda 

artmaktadır (Wilson ve ark., 2016). Abuhussein ve ark. (2010) yaptıkları çalışmada 

vida adımının trabeküler kemikte kortikal kemikten daha fazla stres meydana 

getirdiğini belirtmişlerdir. 

 Yiv derinliği, implant gövdesi ile yivin en dış noktası arasındaki mesafedir. Yiv 

derinliğinin artması, yüzey alanını artırır ve dolayısı ile primer stabilite artar (Wilson 

ve ark., 2016). Yiv adımı arttıkça başka bir ifade ile yiv sayısı azaldıkça implantın 

yerleştirilmesi kolaylaşır.  

Kare yiv formu baskı kuvvetlerini kemiğe dikey kuvvet ile ileterek en uygun 

yüzey alanına sahiptir. V yiv formu kemikte makaslama kuvvetleri meydana getirdiği 

için en risklisidir. Özellikle D4 kemiklerde makaslama kuvvetini en az oluşturacak 

şekilde tasarlanan yiv formlu implantların kullanılması önerilir. Bunun yanında 

makaslama kuvvetinin azalması, kemiğe gelen yük transferinin artmasına neden olur 

(Bidez ve Misch, 1992; Ko ve ark., 1992). Yük transferinin artması istenen bir 

durumdur. 

Silindirik ve konik implantlar karşılaştırıldığında konik implantların apekse 

doğru daralan formu bu bölgedeki yiv çapının azalmasına neden olacaktır. İmplant 

tasarımından kaynaklanan bu değişiklik konik implantlarda yüzey alanının azalmasına 

sebep olmaktadır (Misch, 2005). 

2.4.5. İmplantın Başarısını Etkileyen Faktörler 

İmpantın prognozunun iyi olabilmesi için şu faktörlere dikkat etmek gerekir 

(Albrektsson ve ark., 1986; Kopp ve ark., 2013). 

1- Mobilitenin olmaması 

2- Peri-implant radyolusensinin bulunmaması 

3- Yıllık 0.2 mm den az kemik kaybı 

4- Birinci yılın sonunda dikey kemik kaybının 0.2 mm den az olması 
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5- İmplant yerleştirilen bölgenin asemptomatik olması (Ağrı, enfeksiyon ve parestezinin 

olmaması) 

 

2.5. Kemik Değerlendirilmesi 

2.5.1. Kemiğin Yapısı 

Kemik dokusu, bol miktarda kalsifiye ekstrasellüler matriks içeren bağ dokusu 

hücrelerinden meydana gelen yapıdır. Bu yapının vücut iskeletini oluşturması, vital 

organları koruması ve kalsiyum-fosfat deposu olarak 3 önemli fonksiyonu bulunur. 

Kemik dokusu kemik matriksinin mekanik desteğini korumak için sürekli yapım ve 

yıkım olaylarını yürüten hücreler içerir. Bu olaylar iki özelleşmiş hücre türü tarafından 

sağlanır.  

Osteoblastlar yeni kemik matriksi sağlarken osteoklastlar kalsifiye matriksin 

yıkımı ile görevlidir. Kemik matriksi % 95 oranında tip 1 kollojen içerir ve kemik 

dokusunda bulunan tek kollojen tipi tip 1 kollojendir. Kemik matriksinin geri kalan 

kısmını proteoglikanlar oluşturur. Mineralizasyonda görevli olmasıyla birlikte TGF 

(Transforming growth factor), FGF (Fibroblast growth factor) gibi birçok büyüme 

faktörü ihtiva eder. Kollojen olmayan proteinler osteoblastlar tarafından sentezlenirler. 

Osteokalsin en çok bulunan proteindir. Kemiğin diğer kollojen olmayan proteinleri 

osteopontin, sialoprotein ve hücreleri kemik matriksine bağlayan trombospondindir 

(Geusens, 1998). 

İmplant materyali kemik içine yerleştirildiğinde kemikte bazı biyolojik 

değişiklikler meydana gelir (Stanford, 2008). Hücreler ve implant materyali arasındaki 

temas noktalarında, belirli genlerin aktivasyonu ile hücrelerin yeniden şekillenmesine 

yol açan bir dizi reaksiyon başlamaktadır. Osteoblast ve osteoklast aktivasyonu ile 

dental implant yüzeyinde erken kemik formasyonu oluşmakta ve mineralizasyonla 

kemik formasyonu tamamlanmaktadır (Yoon ve ark., 2016).   

2.5.2. Kemik Sınıflandırılması 

Kemik densitesi ile implant başarısı arasındaki ilişki 25 yıldan uzun süredir 

incelenmektedir. Bu doğrultuda birçok araştırmacı tarafından kemik sınıflandırmaları 
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yapılmıştır. Linkow ve Chercheve (1990) kemiği kortikal ve trabeküler yapılarına 

bakarak 3 kategoriye ayırarak sınıflandırmıştır. Sınıf 1 ve sınıf 2 kemik ideal olarak 

kabul edilmiş ve sınıf 3 te trabeküler yapının arttığı ve implant açısından uygun 

olmadığı belirtilmiştir. Lekholm ve Zarb (1985) çene ön bölgesinde kemiği kortikal ve 

trabeküler yapılarına bağlı olarak, Q1-Q4 olmak üzere 4 sınıfa ayırmışlardır (Şekil 

2.10). Sınıf 1 homojen kortikal kemiği ifade etmekte ve sınıf 4’e gidildikçe kortikal 

kemik azalmakta ve trabeküler kemik artmaktadır. Kemik densitesindeki bu 

farklılıklara rağmen uygulanan cerrahi yöntem aynıdır (Adell ve ark., 1981). Fakat 

yapılan çalışmalarda densitesi daha düşük kemiğe yapılan implantların prognozunun 

daha düşük olduğu görülmüştür (Schnitman ve ark., 1988; Jaffin ve Berman, 1991; 

Johns ve ark., 1992).   

 

 

 

Şekil 2.10: Lekholm ve Zarb 1985’te çene ön bölgesinde kemiği kortikal ve trabeküler yapılarına 

bağlı olarak, Q1-Q4 olmak üzere 4 sınıfa ayırmıştır (Lekholm, 1985). Q1 kemiğin homojen kompakt 

kemikten oluştuğunu Q2 kemikte kalın bir kortikal kemik tabaka ile trabeküler kemiği çevrelediği, Q3 

kemikte ince kortikal kemiğin trabeküler kemiği çevrelediğini ve Q4 kemikte ince kortikal kemiğin 

düşük densitedeki trabüküler kemiği çevrelediğini belirtmektedir (Lekholm, 1985; Misch, 1990). 

 

1993 yılında Misch drilling işlemi sırasında kemiğin direncini göz önünde 

bulundurarak D1-D4 olarak 4 sınıfta incelemiştir (Misch, 1990). Günümüzde kemik 

densitesinin değerlendirilmesine Misch sınıflandırması en çok tercih edilen metottur. 

Çalışmada da Misch kemik sınıflandırılması kullanılarak analiz yapılmıştır.  
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Misch tarafından (1999) yapılmış olan kemik yoğunluğu sınıflaması şu 

şekildedir: 

D1 kemik: Yüksek oranda mineralize olan yoğun kortikal kemiktir ve genellikle ileri 

derecede rezorbe olmuş dişsiz mandibular ön bölgede görülür. 

 

D2 kemik: Dens ve pöröz kortikal kemik ve trabeküler kemiktir; mandibular ön 

bölgede, mandibular arka bölgede ve maksiller ön bölgede rastlanılır (Şekil 2.12). 

 

D3 kemik: İnce, pöröz kortikal kemik ve düşük densiteli trabeküler kemikten oluşur; 

maksilla ön bölgede, maksilla arka bölgede, mandibula arka bölgede görülür. 

 

D4 kemik: Neredeyse hiç kortikal kemik yoktur ve tüm kemik hacmini ince 

trabeküler kemik oluşturmaktadır. Maksilla arka bölgede görülür. 

 

D5 kemik: Mineralizasyonunu tamamlayamamış, olgunlaşmamış çok yumuşak kemiği 

tanımladığı için sınıflandırmada belirtilmez (Şekil 2.11).  

 

 

Şekil 2.11: Misch’in kemik sınıflandırılması. (Misch, 1990) 
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Şekil 2.12: Misch’e göre kemik tipinin anatomik lokasyona göre sınıflandırılması (Misch, 

1990).       

 

Misch (1990), farklı kemik densiteleri için farklı implant tasarımları önermiştir. 

Yazar kemik dokusunun D1 ve D4 densite arasında 10 katlık bir güç ve esneklik 

farkına sahip olduğunu bildirmiştir. 

2.6. Fonksiyonel Kuvvetler ve Biyomekanik 

2.6.1. Biyomekanik Kavramlar 

2.6.1.1. Stres (Gerilim) 

Deformasyon oluşturmak üzere bir maddeye uygulanan kuvvete karşı bir direnç 

oluşur. Meydana gelen bu iç reaksiyon şiddet olarak dış kuvvetle eşdeğer ancak yön 

olarak zıttır ve bu stres olarak tanımlanır (Choi ve ark., 2006). 

Yönlerine göre stresler üçe ayrılmaktadır. Kütleyi uzatmak veya germek için 

uygulanan kuvvet sonucunda oluşan strese çekme (Tensile), kütleyi sıkıştırma veya 

kısaltmaya çalışan kuvvet sonucunda oluşan gerilimler sıkıştırma (Kompresyon), 

kütleyi çevirme veya kaydırmaya zorlayan kuvvet sonucunda oluşan stres ise 

makaslama (Shear) gerilimi olarak adlandırılır. Çekme gerilimleri (+) pozitif, 

sıkıştırma gerilimleri (-) negatif işaret alırlar. Sıkışma tipi kuvvetler kemik-implant ara 

yüzeyinde sıkı bir ilişki sağlamaya sebep olurken, makaslama ve çekme tipi kuvvetler 
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kemik implant ara yüzeyinde nesneleri birbirinden uzaklaştırmaya sebep olan yıkıcı 

kuvvetlerdir. Makaslama tipi kuvvetler diğer kuvvet vektörleriyle kıyaslandığında 

implant için en yıkıcı tip kuvvetlerdir. Genel olarak implant protez sisteminde en iyi 

kabul edilebilen kuvvetler sıkışma tipi kuvvetlerdir (Philips, 1991). 

2.6.1.2. Strain(Gerinim) 

Strain, madde herhangi bir tür strese maruz kaldığında deformasyon sonucu 

yapının birim uzunluğunda meydana gelen boyut değişimidir. Yani strain 

deformasyonun orijinal boyutu olarak tanımlanabilir (Caputo, 1987; Craig, 1993). 

Ancak oransal bir değer olduğu için birimi yoktur. 

Strain elastik ve plastik olmak üzere 2’ye ayrılır. Elastik strainde deformasyon 

kuvvet kalkınca geri döner. Plastik strainde ise madde içindeki atomlar kalıcı olarak 

yer değiştirdiği için geri dönüş mümkün olmaz (Caputo, 1987). 

Strain = Birim boyutta meydana gelen değişiklik / Orijinal uzunluk 

2.6.1.3. Poisson Oranı 

Maddenin strese maruz kalması ile maddede değişim 3 boyutlu olarak meydana 

gelir. Poisson oranı maddenin boyca gösterdiği deformasyon oranı / maddenin ence 

gösterdiği deformasyon oranı olarak açıklanabilir (Philips, 1991; Craig, 1993). 

2.6.1.4. Elastisite Modülü (Young Modülü) 

Elastisite modülü, gerilmenin gerinime oranıdır. Gerinim (strain) yük altındaki 

bir malzemenin yük uygulanmadan önceki duruma kıyasla şeklini ne oranda 

değiştirdiğini ifade etmektedir. Gerilim ise stres değeridir. Yani bir cisme yüksek 

oranda stres uygulanıp çok az şekil değişikliği meydana getirilirse o cismin elastisite 

modülü (Young modülü) yüksektir (Caputo, 1987). 

2.6.1.5. Homojenlik 

Materyalin her noktasında aynı olduğunu belirtir (Caputo, 1987; Hancı M, 

2000).   
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2.6.1.6. İzotropik 

Materyalin mekanik özelliklerinin her noktasında aynı olduğu durumdur 

(Caputo, 1987; Hancı M, 2000). 

2.6.1.7. Lineer elastik 

Stres altında maddede oluşan birim zamandaki uzamanın veya strainin 

uygulanan kuvvetler ile doğru orantılı olarak değişkenlik göstermesidir (Caputo, 1987; 

Hancı M, 2000). 

2.6.1.8. Von-Mises Gerilmesi (Von-Mises Stress) 

Çekilebilir malzemeler için, şekil değiştirmenin başlangıcı olarak tanımlanır 

(Caputo, 1987). 

2.6.2. Gerilme Analiz Yöntemleri 

Diş hekimliğinde, materyallerin gerilim dağılımlarının kullanılan materyalin 

şekil ve türüne bağlı olarak belirlenmesinde belirli gerilme analizlerinden 

yararlanılmaktadır (Hancı ve ark., 2000; Akca ve ark., 2002). 

1. Gerinim Ölçer (Strain Gauge) ile Analiz Metodu 

2. Kırılgan Vernikle (Brittle lacquer) Kaplama Metodu 

3. Fotoelastik Gerilme Analizi Metodu 

4. Holografik İnterferometre ile Analiz Metodu 

5. İki veya üç Boyutlu Sonlu Elemanlar Gerilme Analizi   

2.6.2.1. Gerinim Ölçer (Strain Gauge) ile Analiz Metodu 

Bu analiz metodunda gerinim ölçerin elektriksel direnci, yapıştırılan 

malzemenin bağlı olduğu iletkenin yük altında şekil değiştirmesiyle değişir. 

Malzemenin birim şekil değiştirme değeri gerinim ölçerin yapıştırıldığı noktada 

ölçülerek gerinim değerleri hesaplanır. Isırma kuvveti ile yapılan çalışmaların çoğu 

gerinim ölçerlerle yapılmaktadır (Hancı ve ark., 2000; Akca ve ark., 2002; 

Mammadzada, 2009). 
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2.6.2.2. Kırılgan Vernik (Brittle Lacquer) Tekniği ile Kuvvet Analizi 

Yöntemi 

İncelenecek olan materyal üzerine 0.125-0.250 mm arasında bir vernik 

tabakasının püskürtülerek fırınlama sonrası ilgili bölgeye kuvvet yüklenmesi ve 

çatlakların yorumlanması esasına dayanır (Mammadzada, 2009). 

2.6.2.3. Fotoelastik Gerilme Analizi Yöntemi 

Fotoelastikiyet cam veya plastik gibi çeşitli saydam maddelerin gerilim altında 

çift kırılma özelliği göstermesi halidir. Işıl esneklik olarak da tanımlanmaktadır. 

Fotoelastik niteliği olan materyalden modeli yapılarak polariskop denilen alet 

yardımıyla belirli yüklemeler altında kuvvet çizgileri incelenip fotoğraflandırılması 

esasına dayanır (Mammadzada, 2009). 

2.6.2.4. Holografik İnterferometre ile Analiz Yöntemi 

Tek bir fotoğraf ile deney parçası üzerindeki bütün noktalara ait bilgileri veren 

cihazdır. Yöntemin esası, lazer ışınının ikiye ayrılarak biri incelenecek cismi, diğeri 

plağının aydınlatılmasına dayanır. Bu şekilde kayıt işlemi yapıldıktan sonra fotoğraf 

plağı tekrar referans ışın ile aydınlatılırsa cismin görüntüsü üç boyutlu olarak ortaya 

çıkar. Holografik interferometri, test modelleri üzerinde tahribat meydana getirmeyen 

bir test yöntemidir (Mammadzada, 2009). 

2.6.2.5. Sonlu Elemanlar Stres Analizi Yöntemi 

Sonlu elemanlar analizi, günümüzde karmaşık mühendislik problemlerinin 

hassas olarak çözülmesinde etkin olarak kullanılan bir sayısal metottur. İlk defa 1956 

yılında uçak gövdelerinin gerilme analizi için geliştirilmiş olan bu metodun daha 

sonraki yıllarda diş hekimliği gibi birçok alanda da problemlerin çözümünde başarı ile 

kullanılabileceği anlaşılmıştır. 

Diş hekimliğinde sonlu elemanlar analizi kullanılarak yapılan ilk çalışma gümüş 

amalgam dolguların merkezine kuvvet uygulayarak gerilme dağılımının incelenmesi 

olmuştur (Mathewson ve ark., 1967). İmplantların sonlu elemanlar analizi ile 

değerlendirilmesi ise ilk olarak Tesk ve Widera (1973) tarafından yapılmıştır. 
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Sonlu elemanlar analizindeki temel düşünce, karmaşık bir probleme problemi 

basite indirgeyerek bir çözüm bulmaktır. Esas problemin daha basit bir probleme 

indirgenmiş olması nedeni ile kesin sonuç yerine yaklaşık bir sonuç elde edilmekte, 

ancak bu sonucun çözüm için daha fazla çaba harcayarak iyileştirilmesi ve kesin 

sonuca çok yaklaşılması hatta kesin sonuca ulaşılması mümkün olmaktadır.  

Sonlu elemanlar analizinde çözüm bölgesi çok sayıda basit, küçük, birbirine 

bağlı sonlu eleman adı verilen alt bölgelere ayrılmaktadır ve matematiksel analizler ile 

gerilme dağılımı incelenir (Gümüş, 2007; Özçelik, 2010). 

2.6.2.5.1. Sonlu Elemanlar Analizi Yönteminin Temel Aşamaları 

Aşama 1: 

 İmplant ve kadavra’dan elde edilen alt çene bazı programlar aracı ile 3 boyutlu 

olarak bilgisayar ortamına aktarılarak model elde edilir. 

 Bu modellerin geometrisi analiz edilerek sınırlı sayıdaki geometrik şekillere 

bölünür. Geometrik şekiller belirli noktalarda birbirlerine bağlıdır ve bu noktalara 

düğüm ‘node’ adı verilir. Katı modellerde, her bir elemandaki yer değiştirmeler, 

doğrudan düğüm noktalarındaki yer değiştirmeler ile ilişkili iken, düğüm 

noktalarındaki yer değiştirmeler ise elemanların gerilmeleriyle ilişkilidir. 

 Modele edilen yapıların materyal değerleri tanımlanır. (Elastik modülü ve Poisson 

oranları) 

 Analiz programında modellerin sınır koşulları belirlenir.  

 Yapılacak olan yüklemenin doğrultusu ve niceliği belirlenir. 

       Aşama 2: 

 Sonlu eleman modeli analizi gerçekleştiren program aracığı ile meydana getirilir. 

 Sonlu elemanlar ayrıştırılarak mesh’ler oluşturulur. 

       Aşama 3: 

 Her bir eleman için ayrı ayrı yazılan denklemler genelleştirilir ve denklem 

dizisi haline getirilir. Bu denklemlerin çözümü ile düğüm noktası değerlerine 

ulaşılır. 

       Aşama 4: 

 Sonuçlar analiz edilir ve yorumlanır (Kurowski., 2004; Assuncao ve ark., 2009).  
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Kırılgan materyaller için asal stres değeri önemlidir. Çünkü Maksimum Asal 

stres, en yüksek gerilme dayanıklılığına eşit veya daha büyük değerde olduğunda ve 

Minimum Asal stresin mutlak değeri, en yüksek sıkışma dayanıklılığına eşit veya daha 

büyük olduğu zaman başarısızlık oluşur (Tashkanki ve ark., 1996). 
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3. GEREÇ ve YÖNTEM 

 

 

 

Çalışmada D1 ve D4 kemik densitesindeki 2 farklı mandibulanın silindirik ve 

konik titanyum implantlar ile tedavisinin araştırılması planlanmıştır. Titanyum 

aluminyum vanadyum alaşımından modellenenen implantların, metal-seramik üst 

yapıların kullanılması ile implant ve çevresindeki kemikte oluşan gerilim miktarı 

araştırılmaktadır (Şekil 3.1). 

 Elde edilen model üzerinde alt çene 2. küçük azı bölgesine  gelecek şekilde 

implant yerleştirilmiştir. Abutmantların desteklediği metal-seramik üst yapılar ile 

iletilen dikey ve 30° açılı 100 N (Newton)’lik çiğneme kuvvetlerinin implantların ve 

çevresindeki kemik dokusunda oluşturduğu gerilimlerin incelenmesi amaçlanmıştır. 

Bu amaçla, gerilim analiz yöntemlerinden bilgisayar ortamında çalışan ve en detaylı 

sayısal değerleri veren üç boyutlu sonlu eleman analizi yöntemi kullanılmıştır.  

 

 

 

Şekil 3.1: Modellemenin metal-seramik üst yapı ile meydana getirilmiş hali. 
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3.1. Geometrik Modellerin Oluşturulması 

Çalışmada implantların yerleştirileceği mandibulanın, titanyum alaşımı 

implantların, abutmantların ve kuronun geometrik modelleri oluşturulmuştur. 

3 boyutlu ağ yapısının düzenlenmesi ve daha homojen hale getirilmesi, 3 boyutlu 

katı modelin oluşturulması ve sonlu elemanlar analizi işlemi için Intel Xeon ® R CPU 

3,30 GHz  işlemci, 500gb Hard disk, 14 gb RAM donanımlı ve Windows 7 Ultimate 

Version Service Pack 1 işletim sistemi olan bilgisayardan, Activity 880 (Smart Optics 

Sensortechnik GmbH, Sinterstrasse 8, D-44795 Bochum, Almanya) optik tarayıcısı ile 

3 boyutlu tarama cihazından, Rhinoceros 4.0 (3670 Woodland Park Ave N ,Seattle, 

WA 98103 USA) 3 boyutlu modelleme yazılımından ve Algor Fempro (ALGOR, Inc. 

150 Beta Drive Pittsburgh, PA 15238-2932 USA)  analiz programından yararlanıldı 

(Şekil 3.2). 

 

 

 

Şekil 3.2: İmplantlar modellenmesinde kullanılan 3 boyutlu tarama cihazı. (Activity 880) 
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Modeller, VRMesh yazılımı ile geometrik olarak oluşturulduktan sonra analize 

hazır hale getirilmeleri ve analizlerinin yapılması için, stl formatında Algor Fempro 

(Algor Inc., USA) yazılımına aktarılmıştır. Stl formatı 3d modelleme programları için 

evrensel değer taşımaktadır. Stl formatında düğümlerin koordinat bilgileri de 

saklanması sayesinde programlar arasında aktarım yapılırken bilgi kaybı 

olmamaktadır. Algor yazılımı ile uyumlu hale getirildikten sonra oluşturulan modelin 

alt çeneye ait olduğunu ve diş yapılarının hangi materyalden yapıldığını yazılıma 

tanıtmak gerekmektedir. Modelleri oluşturan yapıların her birine, fiziksel özelliklerini 

tanımlayan materyal (Elastiklik modülü ve poisson oranı) değerleri verilmiştir.  

3.1.1. Alt Çenenin Modellenmesi 

Alt çeneye ait geometrik modelin oluşturulması için kadavra mandibulasından 

yararlanıldı. Alt çene kemiği seçilirken kemik dikey boyutu 10 mm, bukko-lingual 

yöndeki genişliği 5 mm’den fazla olan A divizyonu tipindeki kemik seçildi. 

Çene kemiği,  Konik Huzme Işınlı Tomografide (ILUMA, Orthocad, BT, 3M 

Imtec, Oklahoma, ABD) tarandı. Taramada 120 kvp, 3,8 mA’de 40 saniyelik tarama 

ile 601 kesit elde edildi (Şekil 3.3). Daha sonra hacimsel veri 0,2 mm kesit kalınlığı 

ile tekrar elde edildi. Elde edilen kesitler, DICOM 3.0 formatında dışa aktarıldı. Dışa 

aktarılan kesitler 3D-Doctor (Able Software Corp. MA, ABD) yazılımına alındı. 

 

 

 

Şekil 3.3: 3D Doctor yazılımı ile bilgisayar ortamında yeniden 3 boyutlu olarak meydana 

getirilen BT görüntüsü. 
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3D-Doctor yazılımı magnetik rezonans ve bilgisayarlı tomografi de olmak üzere 

pek çok görüntüleme yöntemi ile elde edilen görüntülerin, bilgisayar ortamında 

yeniden oluşturulabildiği bir yazılımdır. Yazılım ile yeniden oluşturulan görüntüler 

üzerinde sadeleştirme ve yeniden biçimlendirme gibi değişiklikler yapılabilmektedir. 

 

 

 

Şekil 3.4: Kemik ile yumuşak dokunun ‘İnteractive segmentation’ yöntemi ile ayrıştırılması. 

 

3D-Doctor yazılımında kesitler üzerindeki kemik dokular “İnteractive 

segmentation” yöntemiyle ayrıştırıldı (Şekil 3.4). Ayrıştırılan kesitler “Complex 

Render” yöntemiyle 3 boyutlu model haline getirildi. Elde edilen 3 boyutlu model, 3D-

Doctor yazılımındaki sadeleştirme yöntemleri ile düşük hafıza tüketen ve düzgün 

oranlara sahip elemanlardan oluşan, pürüzsüz bir yüzey haline getirilerek alt çene 

kemiğinin modelleme işlemi tamamlandı (Şekil 3.5). 3 boyutlu model 3D-Doctor 

yazılımından .stl formatında dışa aktarıldı.  
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Şekil 3.5: 3D Doctor yazılımı ile bilgisayar ortamında BT verileri ile meydana getirilen insan alt 

çenesi. 

 

Program bu aşamada bilgisayar ortamında oluşturulan modelin sadece dış 

yüzeyini yani kortikal kemiği tanımaktadır. Trabeküler kemiğin oluşturulması için alt 

çene modelinde oluşturmak istediğimiz kortikal kemik kalınlığı kadar (Üstte 1,5mm, 

bukkal ve lingual bölgede 1 mm) pay bırakılıp trabeküler kemiğin sınırları 

belirlenmiştir. Bu işlemlerin yapılması için, .stl veriler Rhinoceros 4.0 (Robert Mcneel 

& Associates ABD)  yazılımına atılıp ofset yöntemi kullanılmıştır (Şekil 3.6, 3.7). 

 

 

 

Şekil 3.6: Ofset işleminin uygulanacağı bölgenin bilgisayar ortamında gösterilmesi. 
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Şekil 3.7: Ofset uygulaması sonucu sonlu elemanlar analizin yapılacak olduğu kortikal ve 

trabeküler yapıların bilgisayar ortamında ayrıştırılması. a. Kortikal kemik b. Trabeküler kemik 

 

Yapılan çalışmada mandibulanın tümüne gereksinim olmadığından sadece 

gerekli bölgeler Boolean işlemi ile çıkarılmıştır (Şekil 3.8). Bu işlemi gerçekleştirmek 

için alt çene modelinin istenen bölgesi üzerinde bir küp çizilmiş, çizilen küp ile alt 

çenenin kesiştiği alan, gereğinden fazla mesh için hafıza harcanmasını gerektirmeyen 

alt çene modeli elde edilmiştir. Boolean işleminde bütün yapıların koordinatları 

muhafaza edildiği için bilgi kaybı olmamaktadır.  

 

 

 

Şekil 3.8: Boolean yöntemi ile elde edilen kortikal ve trabeküler kemiklerin kesiti. a.Trabeküler 

kemik b. Kortikal kemik c. Trabeküler ve kortikal kemik  
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3.1.2. İmplantların Modellenmesi 

Çalışmada ITI firmasına ait 4.0 10 mm’lik silindirik implantlar modellenmiştir. 

Konik implant ise tasarım etkenlerinin sabitlenmesi açısından aynı yiv derinliği 

mesafesi, çap ve boy olacak şekilde yeniden modele edilmiştir. 

Firmadan tedarik edilen büyük boyuttaki implant modeli Smartoptics 

tarayıcısında taranarak 3d model elde edildi (Şekil 3.9). 

 

 

 

Şekil 3.9: Konik ve Silindirik implantların 3D tarayıcıda taranarak bilgisayar ortamında elde 

edilen modellemeleri. a. Konik İmplant b. Silindirik implant 

 

Tüm modeller Rhinoceros yazılımında birleştirildikten sonra, analize uygun hale 

getirilmiş oldular. 

3.1.3. Porselenin  Modellenmesi 

Sağ alt 5 numaralı diş kuronunun anatomik  yapısının modele edilebilmesi için 

Wheeler Atlası’ndan ilgili dişin boyutları ve ön, yan, üst ve alt görüntüleri alındı (Ash, 

1984). Daha sonra Rhinoceros yazılımında diş bu görüntülere göre modellendi ve 

ölçeklendirildi (Şekil 3.10, 3.11).  Dişin boyutları ile ilgili tablo aşağıdadır (Tablo 3.1). 
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Tablo 3.1. 2. Premolar dişin Wheeler Atlası’na göre boyutlarının sayısal değerleri. (Değerler 

mm cinsinden verilmiştir.) 

 

Diş Toplam 

Boy 

Kuron 

Boyu 

Kök 

Boyu 

Meziyodistal 

kuron 

ekvator hattı 

Meziyodistal 

kole 

Bukkolingual 

kuron 

ekvator hattı 

Bukkolingual 

kole 

2. 

premolar 

26,734 8,094 18,640 7,715 6,172 8,643 7,982 

 

 

 

 

 Şekil 3.10: Wheeler Atlası’ndan alınan verilere göre bilgisayar ortamında elde edilmiş alt çene 

birinci premolar diş. 

 

Diş modeli, Rhinoceros yazılımında çalışmada modellenmiş olan implantın, 

metal alt yapının ve abutmentin üzerine getirildi. Gerekli yerden kesildikten sonra 

metal alt yapı ile uyumlanması boolean işlemi ile yapıldı ve porselen model elde edildi. 
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Şekil 3.11: Wheeler atlasından alınan verilere göre bilgisayar ortamında elde edilmiş alt çene 

birinci premolar dişin görüntü katmanlarının yerleştirilmesi ile elde edilen modelin görünümü. 

 

3.1.4. Metal Altyapının Modellenmesi 

Metal alt yapı 0.5 mm kalınlıkta modellendi (Şekil 3.12). 

 

 

 

Şekil 3.12: Metal alt yapının dikey kesitte görünümü. 
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3.2. Oluşturulan Modellerin Sonlu Eleman Analizi için Hazır Hale 

Getirilmesi  

Modeller, Rhinoceros yazılımı ile geometrik olarak oluşturulduktan sonra 

analize hazır hale getirilmeleri ve analizlerinin yapılması için, stl formatında Algor 

Fempro (Algor Inc., ABD) yazılımına aktarılmıştır. Algor yazılımı ile uyumlu hale 

getirildikten sonra oluşturulan modelin alt çeneye ait olduğunu, diş implantları ve üst 

yapılarının hangi materyalden yapıldığını yazılıma tanıtmak gerekmektedir (Şekil 

3.13). 

 

 

 

Şekil 3.13: Algor Fempro programına verilerin aktarılması. 

3.3. Analizi Yapılacak Matematiksel Modellerin Oluşturulması 

Rhinoceros yazılımında yapılan modeller, Algor yazılımına .stl şeklinde yüzey 

verisi olarak aktarılmıştır. Algor yazılımında analizlerinin yapılabilmesi için, içi dolu 

şekilde 3 boyutlu ağ yapısının oluşturulması (Meshlenmesi) gerekmektedir.  

3 boyutlu ağ yapısının oluşturulması işleminde, modeller mümkün olabildiğince 

10 düğüm noktalı (brick tipi) elemanlardan oluşturulmuştur (Şekil 3.14). Modellerdeki 

yapıların merkezine yakın bölgelerde gerektiğinde yapının tamamlanabilmesi için 

daha az düğüm noktalı elemanlar kullanılmıştır. Bu modelleme tekniği sayesinde 

hesaplamayı kolaylaştırmak üzere mümkün olan en yüksek düğüm noktalı elemanlar 

ile en yüksek kalitede ağ yapısı oluşturulmasına çalışılmıştır. Çene modellerinde 
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bulunan ve analiz işlemini zorlaştıran dik ve dar bölgeler çizgisel elemanlardan 

arındırılarak düzenli hale getirilmiştir. 

 

 

 

 

Şekil 3.14: Düğüm noktalı elemanların şekil ile gösterilmesi. 

 

Çalışmanın gerçekçi sonuçlar vermesi için programın el verdiği ölçüde, 

seçtiğimiz alt çene modelinin boyutlarını göz önüne alarak mümkün olduğunca fazla 

eleman sayısı seçilmiştir.  

Çene modelleri, diş implantları ve üst yapıları içeren matematiksel modellerde 

kullanılan eleman ve düğüm sayıları tabloda verilmiştir (Tablo 3.2). Oblik ve dikey 

yüklemede kullanılan eleman ve düğüm sayısı değişmediğinden tabloda ifade 

edilmemiştir. 
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Tablo 3.2: Çalışmadaki modellerin düğüm sayısı ve eleman sayısı. 

İmplant 

Tasarımı 

Kemik 

Densitesi 

Düğüm Sayısı Eleman Sayısı 

Konik D1 44172 222844 

Silindirik D1 43517 219243 

Konik D4 59329 307793 

Silindirik D4 58739 304642 

 

3.4. Modellerde Kontak Yüzeylerin Belirlenmesi 

Oluşturulan matematiksel modellerin üzerinde analizlerin yapılabilmesi için 

modeli oluşturan parçaların birbirleri ile olan yüzey ilişkilerinin programa 

tanımlanması gerekir. Kortikal kemik ile trabeküler kemiğin ve diş implantları ile çene 

kemiğinin kesintisiz olarak kontakta oldukları kabul edilmiştir.  

İmplantlar ise çene kemiğine % 100 osseointegre kabul edilmiştir. 

3.5. Sonlu Elemanlar Analizi Programında Modellere Uygulanan Yükler ve 

Sınır Koşulları 

Uzayda duran modelin analizinin yapılabilmesi için çevre noktalardan 

bağlanması ve sınırlarının tanımlanması gerekmektedir. Çalışmada kullanılan 

modellerin tümünde alt çenenin ön, arka ve alt kısımlarına sıfır serbestlik derecesi 

verilmiştir (Şekil 3.15). 
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Şekil 3.15: Çalışma analizinde tanımlanan sınır koşulları. 

 

Her modele kurondan dik ve 30 derece açılı oblik 100 N kuvvet uygulaması yapılmıştır 

(Şekil 3.16). 

 

 

 

Şekil 3.16: Dik ve oblik kuvvetlerin uygulandığı bölgeler. 

 

Bu çevresel ölçümlerden elde edilen değerler, her bölgede 4 referans noktası 

belirlenerek karşılaştırıldı. Her referans bölgesinde 1’er düğüm noktası belirlendi. Bu 

referans noktalarının yerleşim bölgeleri aşağıdaki şekilde gösterilmektedir (Şekil 

3.17). Belirlenen referans noktalarındaki Maksimum Asal ve Minimum Asal değerleri 

alındı. Ayrıca implantlardan da Maksimum Von-Misses değerleri alındı. 
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Şekil 3.17: Referans noktalarının yerleşim bölgeleri. 

 

3.6. Materyal Özellikleri  

Çalışmada kullanılan materyaller homojen, izotropik olarak tanımlanmıştır. Bu 

materyallerin Young Modülü (Elastiklik modülü) ve Poisson Oranları tabloda 

verilmiştir (O’Brien, 1997; Borchers ve Reichart, 1983; Cibirka ve ark., 1992; Geng 

ve ark., 2001; Sevimay ve ark., 2005; Raimondi ve ark., 2001) (Tablo 3.3). 

 

Tablo 3.3: Sonlu Elemanlar Analizinde Kullanılan Materyallerin Özellikleri. 

Materyal Young Modülüs (GPa) Poison’s oranı 

Titanyum abutment ve implant 110 0.35 

Kortikal kemik  13.7 0.30 

D1 trabeküler kemik          1.37 0.30 

D4 trabeküler kemik 1.10 0.30 

Porselen  82.8 0.35 

Krom-Kobalt 206 0.30 
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4. BULGULAR 

 

 

 

Çiğneme kuvvetleri esas olarak dikeydir fakat çiğneme sırasında çenenin yatay 

olarak hareket etmesi ve dişlerin inklinasyon açıları implant ve implant üstü 

materyallerde lateral kuvvet oluşturur. Bu sebeple stres analizi yapılırken oblik 

kuvvetlerin de hesaba katılması gerekir.  

Çalışmamızda 4 numaralı keser bölgelerine yerleştirilen implant ve krom-

kobalt altyapılı porselen kurona 100 N dikey ve 30° açılı oblik kuvvetler D1 ve D4 

kemik densitesinde uygulanmış ve 8 farklı modelleme elde edilmiştir. 

4.1. Bulguların İncelenmesi 

4.1.1. Model 1: Konik İmplantın 100 N Dikey Kuvvet Altında D1 Kemik 

Densitesinde Yüklenmesi 

1 No’lu modelde D1 kemik yoğunluğundaki çeneye uygulanan konik implantın 

100 N dikey kuvvet altında gösterdiği stres-analiz değerleri mevcuttur.  

Kemiğin baskı ve gerilme kuvvetinin analizi için sırası ile Minimum Asal stres 

ve Maksimum asal stresler analiz edilir. Şekilde x ile gösterilen doğrultu lingual y ile 

gösterilen doğrultu meziyali temsil etmektedir (Şekil 4.1).  

Minimum Asal stres değerleri lingualde 1.22 N/mm2, meziyalde 1.78 N/mm2, 

bukkalde 4.54 N/mm2, distalde 4.59 N/mm2 olarak hesaplanmıştır (Şekil 4.1; a). 

Bukkal kemikte baskı kuvvetinin diğer bölgelerden fazla olduğu görülmektedir. 
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Maksimum Asal stres değerleri lingualde 0.001 N/mm2, meziyalde 0.13 N/mm2, 

bukkalde 0.32 N/mm2, distalde 0.03 N/mm2 olarak hesaplanmıştır (Şekil 4.1; b). 

Bukkal kemikte gerilim değerinin diğer bölgelerden fazla olduğu görülmektedir. 

 

 

 

Şekil 4.1: a. Çene kemiğinde Minimum Asal stres dağılımı b. Çene kemiğinde Maksimum Asal 

stres dağılımı c. İmplantta Von-Mises stres dağılımı d. İmplantta maksimum Von-Mises stres noktası 

e. İmplantta Von-Mises stres dağılımını farklı renk eşiğinde gösterimi.  

 

Von-Mises stresi implantın boyun bölgesinde maksimumdur (Şekil 4.1; c, d, e). 

Stresin boyun bölgesinde 26.91 N/mm2 olduğu gözlenmektedir. Konik implant yapısı 

dolayısı ile stresi homojen dağıtmıştır. 

Metal altyapılı porselen kuronda en çok stresin oluştuğu kısım modele edilen 

kuronun servikal hizasıdır. Bu bölgede Von-Mises stres değerinin 43.96 N/mm2 

olduğu gözlenmektedir (Şekil 4.1; f). 
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4.1.2. Model 2: Konik İmplantın 100 N Oblik Kuvvet Altında D1 Kemik 

Yoğunluğunda yüklenmesi 

2 No’lu modelde D1 kemik yoğunluğundaki alt çeneye uygulanan konik 

implantın 100 N 30º oblik kuvvet altında gösterdiği stres-analiz değerleri mevcuttur. 

Minimum Asal stres değerleri lingulade 0.45 N/mm2, meziyalde 9.45 N/mm2, 

bukkalde 31.70 N/mm2, distalde 9.17 N/mm2 olarak hesaplanmıştır (Şekil 4.2; a).  

Bukkal kemikte baskı kuvvetinin diğer bölgelerden fazla olduğu görülmektedir. 

Maksimum Asal stres değerleri lingualde 27.48 N/mm2, meziyalde 6.27 N/mm2, 

bukkalde 1.37 N/mm2, distalde 6.26 N/mm2 olarak hesaplanmıştır (Şekil 4.2; b).  

Lingual kemikte gerilim değerinin diğer bölgelerden fazla olduğu görülmektedir.  

 

 

 

Şekil 4.2: a. Çene kemiğinde Minimum Asal stres dağılımı b. Çene kemiğinde Maksimum Asal 

stres dağılımı c. İmplantta Von-Mises stres dağılımı d. İmplantta maksimum Von-Mises stres noktası 

e. İmplantta Von-Mises stres dağılımını farklı renk eşiğinde gösterimi. 
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Von-Mises stresi implantın boyun bölgesinde maksimumdur (Şekil 4.2; c, d, e).  

Stresin boyun bölgesinde 147.65 N/mm2 olduğu gözlenmektedir. Dikey kuvvet ile 

oluşan stresle karşılaştırıldığında, servikal hizada stres benzer iken oblik kuvvet 

altında implantın orta üçlüsüne kadar maksimum stresin devamlılığı mevcuttur. 

Metal altyapılı porselen kuronda en çok stresin oluştuğu kısım modele edilen 

kuronun servikal-orta üçlü arası hizasıdır (Şekil 4.2; f).  Bu bölgede Von-Mises stres 

değerinin 198.185 N/mm2 olduğu gözlenmektedir. 

4.1.3. Model 3: Konik İmplantın 100 N Dikey Kuvvet Altında D4 Kemik 

Yoğunluğunda Yüklenmesi 

3 No’lu modelde D4 kemik yoğunluğundaki çeneye uygulanan konik implantın 

100 N dikey kuvvet altında gösterdiği stres analiz değerleri mevcuttur.  

 

 

 

Şekil 4.3: a. Çene kemiğinde Minimum Asal stres dağılımı b. Çene kemiğinde Maksimum Asal 

stres dağılımı c. İmplantta Von-Mises stres dağılımı d. İmplantta maksimum Von-Mises stres noktası 

e. İmplantta Von-Mises stres dağılımını farklı renk eşiğinde gösterimi. 



55 
 

Minimum Asal stres değerleri lingulade 10.27 N/mm2, meziyalde 7.51 N/mm2, 

bukkalde 14.72 N/mm2, distalde 10.91 N/mm2 olarak hesaplanmıştır (Şekil 4.3; a).   

Bukkal kemikte baskı kuvvetinin diğer bölgelerden fazla olduğu görülmektedir. 

Maksimum Asal stres değerleri lingualde 0.75 N/mm2, meziyalde 0.22 N/mm2, 

bukkalde 0.70 N/mm2, distalde 0.33 N/mm2 olarak hesaplanmıştır (Şekil 4.3; b).   

Lingual kemikte gerilim değerinin diğer bölgelerden fazla olduğu görülmektedir 

Von-Mises stresi implantın boyun bölgesinde maksimumdur (Şekil 4.3; c, d, e).   

Stresin boyun bölgesinde 34.45 N/mm2 olduğu gözlenmektedir. Homojen dağılım 

mevcuttur. 

Metal altyapılı porselen kuronda en çok stresin oluştuğu kısım modele edilen 

kuronun servikal hizasıdır (Şekil 4.3; f). Bu bölgede Von-Mises stres değerinin 44.28 

N/mm2 olduğu gözlenmektedir. 

4.1.4. Model 4: Konik İmplantın 100 N Oblik Kuvvet Altında D4 Kemik 

Yoğunluğunda Yüklenmesi 

4 No’lu modelde D4 kemik yoğunluğundaki çeneye uygulanan konik implantın 

100 N oblik kuvvet altında gösterdiği stres-analiz değerleri mevcuttur.  

Minimum Asal stres değerleri lingulade 0.05 N/mm2, meziyalde 17.16 N/mm2, 

bukkalde 52.60 N/mm2, distalde 14.88 N/mm2 olduğu hesaplanmıştır. Bukkal kemikte 

baskı kuvvetinin diğer bölgelerden fazla olduğu görülmektedir (Şekil 4.4; a). 

Maksimum Asal stres değerleri lingualde 39.24 N/mm2, meziyalde 7.88 N/mm2, 

bukkalde 1.67 N/mm2, distalde 7.76 N/mm2 olduğu hesaplanmıştır. Lingual kemikte 

gerilim değerinin diğer bölgelerden fazla olduğu görülmektedir (Şekil 4.4; b). 

 



56 
 

 

 

Şekil 4.4: a. Çene kemiğinde Minimum Asal stres dağılımı b. Çene kemiğinde Maksimum Asal 

stres dağılımı c. İmplantta Von-Mises stres dağılımı d. İmplantta maksimum Von-Mises stres noktası 

e. İmplantta Von-Mises stres dağılımını farklı renk eşiğinde gösterimi. 

 

Von-Mises stresi implantın boyun bölgesinde maksimumdur (Şekil 4.4; c, d, e). 

Stresin boyun bölgesinde 145.09 N/mm2 olduğu gözlenmektedir.  

Metal alt yapılı porselen kuronda en çok stresin oluştuğu kısım servikal-orta üçlü 

hizasıdır (Şekil 4.4; f). Bu bölgede Von-Mises stres değerinin 199.13 N/mm2 olduğu 

gözlenmektedir. 
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4.1.5. Model 5: Silindirik İmplantın 100 N Dikey Kuvvet Altında D1 Kemik 

Yoğunluğunda Yüklenmesi 

5 No’lu modelde D1 kemik yoğunluğundaki çeneye uygulanan silindirik 

implantın 100 N dikey kuvvet altında gösterdiği stres-analiz değerleri mevcuttur.  

 

 

 

Şekil 4.5: a. Çene kemiğinde Minimum Asal stres dağılımı b. Çene kemiğinde Maksimum Asal 

stres dağılımı c. İmplantta Von-Mises stres dağılımı d. İmplantta maksimum Von-Mises stres noktası 

e. İmplantta Von-Mises stres dağılımını farklı renk eşiğinde gösterimi. 

 

Minimum Asal stres değerleri lingulade 0.99 N/mm2 meziyalde 1.50 N/mm2 

bukkalde 4.12 N/mm2 distalde 3.78 N/mm2 olarak hesaplanmıştır. Bukkal kemikte 

baskı kuvvetinin diğer bölgelerden fazla olduğu görülmektedir (Şekil 4.5; a). 

Maksimum Asal stres değerleri lingualde 0.06 N/mm2 meziyalde 0.11 N/mm2 

bukkalde 0.02 N/mm2 distalde 0.01 N/mm2 olarak hesaplanmıştır. Meziyal kemikte 

gerilim değerinin diğer bölgelerden fazla olduğu görülmektedir (Şekil 4.5; b). 
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Von-Mises stresi implantın boyun bölgesinde maksimumdur (Şekil 4.5; c, d, e).  

Stresin boyun bölgesinde 31.10 N/mm2 olduğu gözlenmektedir. 

Metal alt yapılı porselen kuronda en çok stresin oluştuğu kısım servikal hizasıdır 

(Şekil 4.5; f). Bu bölgede Von-Mises stres değerinin 47.54 N/mm2 olduğu 

gözlenmektedir.  

4.1.6. Model 6: Silindirik İmplantın 100 N Oblik Kuvvet Altında D1 Kemik 

Yoğunluğunda Yüklenmesi 

 

 

 

Şekil 4.6: a. Çene kemiğinde Minimum Asal stres dağılımı b. Çene kemiğinde Maksimum Asal 

stres dağılımı c. İmplantta Von-Mises stres dağılımı d. İmplantta maksimum Von-Mises stres noktası 

e. İmplantta Von-Mises stres dağılımını farklı renk eşiğinde gösterimi. 

Von-Mises stresi implantın boyun bölgesinde maksimumdur (Şekil 4.6; c, d, e).  

Stresin boyun bölgesinde 155.85N/mm2 olduğu gözlenmektedir. Dikey kuvvet ile 

oluşan stresle karşılaştırıldığında, servikal hizada stres benzer iken oblik kuvvet 

altında implantın apikal üçlüsüne kadar maksimum stresin devamlılığı mevcuttur. 
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Metal altyapılı porselen kuronda en çok stresin oluştuğu kısım servikal-orta üçlü 

hizasıdır (Şekil 4.6; f).  Bu bölgede Von-Mises stres değerinin 205.49 N/mm2 olduğu 

gözlenmektedir. 

4.1.7. Model 7: Silindirik İmplantın 100 N Dikey Kuvvet Altında D4 Kemik 

Yoğunluğunda Yüklenmesi 

7 No’lu modelde D4 kemik yoğunluğundaki çeneye uygulanan silindirik 

implantın 100 N dikey kuvvet altında gösterdiği stres-analiz değerleri mevcuttur.  

 

 

 

Şekil 4.7: a. Çene kemiğinde Minimum Asal stres dağılımı b. Çene kemiğinde Maksimum Asal 

stres dağılımı c. İmplantta Von-Mises stres dağılımı d. İmplantta maksimum Von-Mises stres noktası 

e. İmplantta Von-Mises stres dağılımını farklı renk eşiğinde gösterimi. 

 

Minimum Asal stres değerleri lingulade 9.56 N/mm2,meziyalde 7.11 N/mm2, 

bukkalde 12.48 N/mm2, distalde 10.0 N/mm2 olarak hesaplanmıştır (Şekil 4.7; a). 

Bukkal kemikte baskı kuvvetinin diğer bölgelerden fazla olduğu görülmektedir. 
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Maksimum Asal stres değerleri lingualde 1.12 N/mm2,  meziyalde 0.39 N/mm2,  

bukkalde 0.58 N/mm2,  distalde 0.17 N/mm2 olarak hesaplanmıştır (Şekil 4.7; b). 

Lingual kemikte gerilim değerinin diğer bölgelerden fazla olduğu görülmektedir. 

Von-Mises stres değeri implantın boyun bölgesinde maksimumdur (Şekil 4.7; c, 

d, e). Stresin boyun bölgesinde 32.82 N/mm2 olduğu gözlenmektedir.  

Metal altyapılı porselen kuronda en çok stresin oluştuğu kısım modele edilen 

kuronun servikal hizasıdır (Şekil 4.7; f). Bu bölgede Von-Mises stres değerinin 46.88 

N/mm2 olduğu gözlenmektedir.  

4.1.8. Model 8: Silindirik İmplantın 100 N Oblik Kuvvet Altında D4 Kemik 

Yoğunluğunda Yüklenmesi 

8 No’lu modelde D4 kemik yoğunluğundaki çeneye uygulanan silindirik 

implantın 100 N oblik kuvvet altında gösterdiği stres-analiz değerleri mevcuttur.  

Minimum Asal stres değerleri lingulade 1.64 N/mm2,  meziyalde 15.12 N/mm2,  

bukkalde 43.73 N/mm2,  distalde 13.45 N/mm2, olduğu hesaplanmıştır (Şekil; 4.8 a). 

Bukkal kemikte baskı kuvvetinin diğer bölgelerden fazla olduğu görülmektedir. 

Maksimum stres değerleri lingualde 33.21 N/mm2,  meziyalde 7.37 N/mm2,  

bukkalde 0.86 N/mm2,  distalde 6.73 N/mm2, olarak hesaplanmıştır (Şekil; 4.8 b). 

Lingual kemikte gerilim değerinin diğer bölgelerden fazla olduğu görülmektedir. 
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Şekil 4.8: a. Çene kemiğinde Minimum Asal Stres dağılımı b. Çene kemiğinde Maksimum Asal 

Stres dağılımı c. İmplantta Von-Mises stres dağılımı d. İmplantta maksimum Von-Mises stres noktası 

e. İmplantta Von-Mises stres dağılımını farklı renk eşiğinde gösterimi. 

 

Von-Mises stresi implantın boyun bölgesinde maksimumdur (Şekil; 4.8 c, d, e). 

Stresin boyun bölgesinde 155.98 N/mm2 olduğu gözlenmektedir.  

Metal altyapılı porselen kuronda en çok stresin oluştuğu kısım servikal-orta üçlü 

hizasıdır (Şekil 4.8; f). Bu bölgede Von-Mises stres değerinin 207.38 N/mm2 olduğu 

gözlenmektedir. 
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4.2. Bulguların Karşılaştırılması 

Tablo 3.4: Dikey Yüklemede Von-Mises Stres Değerleri  

 D1 D4 

Konik 26.91 N 34.45 N 

Silindirik 31.10 N 32.82 N 

 

En az Von-Mises stresin D1 kemik densitesinde, dikey yüklemede ve konik 

tasarıma sahip implantlarda meydana geldiği görülmektedir. Dikey yüklemede 

implantın kırılma ihtimalinin en az olduğu durum D1 densitesindeki kemiğe konik 

implantın uygulanma durumudur. Konik implantta D1 kemik densitesinde stres 

değerleri silindirik implanttan daha az iken D4 kemik densitesinde daha fazla 

bulunmuştur (Tablo 3.4). 

 

Tablo 3.5: Oblik Yüklemede Von-Mises Stres Değerleri  

 D1 D4 

Konik 147.65 N 145.09 N 

Silindirik 155.85 N 155.98 N 

 

Oblik yüklemede konik implantta stres değerleri silindirik implant ile 

karşılaştırıldığında D1 ve D4 kemik için daha azdır. Konik implantta oblik yüklemede 

D1 kemikte daha yüksek sonuç çıkarken silindirik implantta D1 ile D4 kemik stres 

değerlerinde çok yakın değerler görülmüştür. Silindirik ve konik implantlar 
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karşılaştırıldığında silindirik implantlarda dikey ve oblik yüklemede daha yüksek stres 

değerleri mevcuttur (Tablo 3.5). 

 

Tablo 3.6: Dikey Yüklemede Minimum Asal Stres Değerleri 

 D1 D4 

 Bukkal Lingual Meziyal Distal Bukkal Lingual Meziyal Distal 

Konik 4.54 1.22 1.78 4.59 14.72 10.27 7.51 10.91 

Silindirik 4.12 0.99 1.50 3.78 12.48 9.56 7.11 10.0 

 

Modellemelerde dikey yüklemede Minimum Asal stres değerleri incelendiğinde 

en yüksek değer D4 kemikte konik implantın bukkalinde görülmüştür. Silindirik ve 

konik implantta D1 kemiğe oranla D4 kemikte stresler net olarak her yönde artmıştır. 

Bukkal stres değerleri her iki implant tasarımında da diğer bölgelerden fazladır. Konik 

ve silindirik implant tasarımları karşılaştırıldığında konik implantta, her yönde ve 

farklı kemik kemik densitelerinde stres değerleri fazladır (Tablo 3.6). 

 

Tablo 3.7: Oblik Yüklemede Minimum Asal Stres Değerleri 

 D1 D4 

 Bukkal Lingual Meziyal Distal Bukkal Lingual Meziyal Distal 

Konik 31.7 0.45 9.45 9.17 52.60 0.05 17.16 14.88 

Silindirik 26.9 0.54 8.09 7.92 43.73 1.64 15.12 13.45 
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Modellemelerde oblik yüklemelerde Minimum Asal stres değerleri 

incelendiğinde en yüksek değer D4 kemikte bukkal bölgededir. D1 kemikte bukkal 

bölgede Minimum Asal stres yüksek iken D4 kemikte meziyalde daha yüksektir. 

Konik ve silindirik implantlar karşılaştırıldığında Konik implantta D1 ve D4 kemik 

densitesinde stres fazladır (Tablo 3.7). 

 

Tablo 3.8: Dikey Yüklemede Maksimum Asal Stres Değerleri 

 D1 D4 

 Bukkal Lingual Meziyal Distal Bukkal Lingual Meziyal Distal 

Konik 0.32 0.001 0.13 0.03 0.70 0.75 0.22 0.33 

Silindirik 0.02 0.06 0.11 0.01 0.58 1.12 0.39 0.17 

 

 Modellemelerde dikey yüklemede Maksimum Asal stres değerleri 

incelendiğinde en yüksek değer,  D4 densitesindeki kemikte ve konik implantın 

lingualinde görülmüştür. Silindirik ve konik implantta D1 kemiğe oranla D4 kemikte 

stresler net olarak her yönde artmıştır. Bukkal stres değerleri her iki implant 

tasarımında da diğer bölgelerden fazladır. Konik ve silindirik implant tasarımları 

karşılaştırıldığında; konik implantta, kemiğe iletilen stres değerleri fazladır (Tablo 

3.8). 
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Tablo 3.9: Oblik Yüklemede Maksimum Asal Stres Değerleri 

 D1 D4 

 Bukkal Lingual Meziyal Distal Bukkal Lingual Meziyal Distal 

Konik 1.37 27.48 6.27 6.26 1.67 39.24 7.88 7.76 

Silindirik 0.93 24.30 5.57 5.73 0.86 33.21 7.37 6.73 

 

Modellemelerde oblik yüklemelerde Maksimum Asal stres değerleri 

incelendiğinde en yüksek değer konik implantta D4 kemikte lingual bölgededir. D1 ve 

D4 kemikte lingual bölgede Maksimum Asal stres yüksektir. Konik ve silindirik 

implantlar karşılaştırıldığında konik implantta D1 ve D4 kemik densitelerinde 

Maksimum Asal stres değerleri yüksektir (Tablo 3.9). 

 

Tablo 3.10: Metal Altyapılı Porselen Kuronda Stres Değerleri (Dikey Yükleme) 

 D1 D4 

Konik 43.96 N 44.28 N 

Silindirik 47.54 46.88 

 

Dikey yüklemelerde implant tasarımı ve kemik kalitesinin, porselen kuronun 

Von-Mises stresini az oranda etkilediği görülmektedir. Silindirik implant ve D1 kemik 

yoğunluğunda maksimum stres ve konik implant D4 kemik yoğunluğunda minimum 

stres meydana geldiği görülse de klinik anlamda implant tasarımı ve kemik kalitesinin 
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porselen kuronun Von-Mises stres değerleri üzerinde etkin olmadığı söylenebilir 

(Tablo 3.10). 

 

Tablo 3.11: Metal Altyapılı Porselen Kuronda Stres Değerleri (Oblik Yükleme) 

 D1 D4 

Konik 198.18 199.13 

Silindirik 205.49 207.38 

 

Oblik yüklemelerde konik implantların daha düşük Von-Mises stres değerleri 

meydana getirmiştir. İmplant planlamasında kemik kalitesinin, porselen kuronun Von- 

Mises stres değerleri üzerinde etkin olmadığı söylenebilir (Tablo 3.11). 
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5. TARTIŞMA 

 

 

 

1960 yılında tanıtılmasının ardından dental implantlar dişsiz bölgelerin 

rehabilitasyonununda geniş kullanım alanı bulmuştur (Schroeder, 1996; Sevimay ve 

ark., 2005). Dental implantlar günümüzde tek diş eksikliklerinden total diş eksiklerine 

kadar tedavi amacı ile kullanılmaktadır (Goiato ve ark., 2014). Son yıllarda implant 

marka sayısının artması, fiyatlarının düşmesi, uygulama teknolojisinin gelişmesi ve 

özellikle implant başarı oranının gün geçtikçe artması ile diş kayıplarının tedavisinde 

sık olarak uygulanır hale gelmiştir (Quirynen ve ark., 1992). 

Rutin bir tedavi metodu haline gelen implant tedavisinin ileriye dönük başarısı 

birçok çalışma ile değerlendirilmiştir. İmplant üzerine çiğneme yükü uygulandığında, 

implanta ve çevresindeki kemiğe gelen stres dağılımının, uzun vadedeki başarıyı 

tahmin etmede önemli olduğu belirtilmiştir (Gehrke ve ark., 2016; Geng ve ark., 2001; 

Alsaadi ve ark., 2008; Xiao ve ark., 2011).  Bu sebeple implant planlamasında ve 

cerrahi uygulama esnasında stres dağılımının hekim tarafından değiştirilebileceği 

etmenler önem arz etmektedir. Çalışmamızda implantın tasarımı, implantın 

yerleştirildiği kemiğin özellikleri, kuvvetin niteliği ve niceliği gibi implant ve kemik 

üzerinde stres dağılımının meydana gelmesinde etkili olan etmenler sonlu elemanlar 

analizi ile araştırılmıştır. 

Stres esas olarak çiğneme sırasında ortaya çıkar (Koc ve ark., 2010; Mori ve 

Burr, 1993; Van Oers ve ark., 2011). Bu stresler daha yüksek seviyelere çıkarsa kemik 

rezorpsiyonlarına neden olur. Aşırı fiziksel stresle aktive olan kemik osteoklastlarının 

yanıtı bu etkinin ana mekanizmasını oluşturmaktadır ve vücudun bu tepkisi kuvvetleri 

en aza indirgemek için kemik dokusunun bozulmasına neden olur (Mori ve Burr, 1993; 
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Van Oers ve ark., 2011). Bunun gibi komplikasyonları önlemek için implantların 

çevresinde maksimum stresin oluştuğu bölge tespit edilmelidir (Xiao ve ark., 2011). 

Kemikte ve implant materyalinde oluşan stresin ölçülebilmesi için çeşitli gerilim 

analizleri kullanılmaktadır. Kırılgan vernik metodunun nümerik değer vermemesi, 

gerinim ölçer metodunda ise sadece değerlerin alındığı bölgelerde ölçüm yapılabilmesi 

gibi dezavantajlar mevcuttur ve bu sebeple günümüzde kullanımları azdır (Clelland, 

1995). Bu metotlardan günümüzde sık kullanılanları fotoelastik metot ve sonlu 

elemanlar analizi metodudur (Hancı, 2000; Akca ve ark., 2002).  

Sonlu elemanlar analizi ile karşılaştırıldığında fotoelastik analiz deneysel 

koşulların tekrarlanabilirliği açısından daha kolaydır. Fotoelastik analizin gerilim 

dağılımı ile ilgili daha kalitatif sonuçlar sağladığı görülürken, sonlu elemanlar analizi 

gerilme tipi hakkında daha ayrıntılı bilgi vermektedir (Ozkir ve Terzioglu, 2012). 

Ancak fotoelastik analiz metodu için uygun teçhizatlara sahip laboratuvar gerekir. 

Fotoelastik modellerin bir diğer kısıtlaması, veri analizi için kullanılan 

standartlaştırılmış fotoğrafların alınmasının veri kaybına sebep olmasıdır (Gehrke ve 

ark., 2016). Ayrıca kemik modeli oluşturulurken rezin kullanılması kemiğin homojen 

ve izotropik olmayan yapısını yansıtmakta yetersiz kalmaktadır (Ozkir ve Terzioglu, 

2012). Sonlu elemanlar analizinin tekrarlanabilirlik ve kontrol edilebilirlik bakımından 

in-vivo testler üzerinde büyük bir avantaja sahip olduğu belirtilmiştir (Menicucci ve 

ark., 2002). Tüm bu sebeplerden dolayı çalışmamızda, kemiğe ve implanta gelen 

kuvvetlerin analizi ve değerlendirilmesi için sonlu elemanlar analizi kullanılmıştır. 

Sonlu elemanlar analizinin ilk modellemeleri 2 boyutlu olarak yapılmıştır. 

Sonraki çalışmalarda teknolojinin de gelişmesi ile avantajlarından dolayı 3 boyutlu 

modellemeye geçilmiştir. Modeli oluşturulacak yapı anatomisi genellikle 3 boyutludur 

ve uygulanacak kuvvet de bu 3 boyutlu yapı üzerinde herhangi bir nokta veya düzleme 

uygulanacaktır. Analizin daha kolay ve doğru yapılabilmesi ayrıca sonucun gerçeğe 

daha yakın olması için 3 boyutlu modellemenin kullanılması gerektiği belirtilmiştir 

(Mammadzada, 2009).  

Sonlu elemanlar analizinin güvenilirliğini artırmak için eleman ve düğüm sayısı 

mümkün olduğunca fazla tutulmalıdır (Clelland, 1995; Geng ve ark., 2001). Analizi 
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gerçekleştirilen modellerin eleman ve düğüm sayısı birbirinden farklı olabilmektedir.  

Bu çalışmada D1 kemik ve silindirik implantın modellemesinde en az sayıda düğüm 

ve eleman sayısı mevcut olup düğüm sayısı 43 515, elaman sayısı 219 243 tür. 

Çalışmada kullanılan eleman sayısı diğer çalışmalar ile kıyaslandığında yeterli olduğu 

görülmektedir (Bozkaya ve ark., 2004; Mammadzada, 2009). 

Günümüzde oldukça sık kullanılan sonlu elemanlar analizinin bazı zorlukları ve 

kısıtlamaları mevcuttur. Kemik dokusu homojen bir yapıya sahip olmaması (Non-

homojen), farklı bölgelerinde farklı özellikler göstermesi (Non-izotropik), uygulanan 

kuvvet ile meydana gelen deformasyon oranının farklılığı (Non-lineer) model 

çeşitliliğini artırmaktadır (Caputo, 1987; Hancı, 2000; Ashman ve Van Buskirk, 1987; 

Iplikcioglu ve Akca, 2002a; Simsek ve ark., 2006). Ayrıca implant kemik arası 

osseointegrasyon hiçbir zaman % 100 olmamaktadır (Ashman ve Van Buskirk, 1987; 

Iplikcioglu ve Akca, 2002a; Simsek ve ark., 2006). Bu sebeple bazı varsayımların 

yapılması gerekmektedir. Çalışmamızda kemik homojen, izotropik ve lineer kabul 

edilip osseointegrasyon % 100 olarak kabul edilmiştir. Modeller arası kıyaslama 

yapıldığı için sınır koşulları düzenlenirken kas ataşmanları dikkate alınmamış ve 

kemik modelin her kenardan sabitlendiği kabul edilmiştir.  

Sonlu elemanlar analizinin doğruluğunu belirlemek için birçok klinik çalışma ile 

sonlu elemanlar analizi sonuçları karşılaştırılmış ve yapılan varsayımların gerçeği 

etkilemeyecek kadar önemsiz olduğu belirtilmiştir (Keyak ve ark., 1990; Huang ve 

ark., 2005). 

Sakhavat Mammadzada (2009) yaptığı çalışmada kortikal kemiği implant 

çevresine moddelleme yaparak sonlu elemanlar analizini gerçekleştirmiştir. 

Çalışmamızda ise implant üzeri kortikal kemik ile çevrilmemiştir. Bunun sebebi 

implant etrafındaki osseointegre kemik tabakasının 0-6 aylık sürede oluşması ve 

implant kayıplarının esas olarak bu süre içerisinde meydana gelmesidir (Kopp ve ark., 

2013). Del Fabbro ve ark. (2004) yaptığı çalışmada 32 hastada implant kayıplarının % 

81.2'sinin ilk 6 ay içinde, % 15.9'unun 6 ila 12 ay arasında ortaya çıktığını 

belirtmişlerdir. 
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Sonlu elemanlar analizi çalışmalarında kullanılan elaman ve düğüm sayısının 

daha kolay analiz edilmesi için Boolean işlemi yapılmaktadır. Böylelikle kullanılan 

eleman ve düğüm sayısı daha kolay analiz edilmektedir. Kumar ve ark. (2013) 

yaptıkları sonlu elemanlar analizi çalışmasında bu işlemi üst çene bölgesine 

uygulamışlardır. Premnath ve ark. (2013) yaptıkları benzer bir çalışmada mandibular 

bölgede daha dar bir kesit alarak analizi gerçekleştirmişlerdir. Biz de çalışmamızda 

mental foramen ve eksternal oblik sırt arası bölgeye Boolean işlemi uyguladık. 

Bununla birlikte Teixeira ve ark. (1998) yaptığı çalışmalarında üç boyutlu alt çene 

modeli için implantın mezial veya distalinde 4,2 mm’nin üzerinde kemik 

modellenmesinin analizin duyarlılığı açısından anlamlı bir artışa sebep olmayacağını 

ortaya koymuşlardır. 

Literatür incelendiğinde sonlu elemanlar analizi çalışmalarında uygulanan 

kuvvet ve implantın yerleştirildiği bölgenin farklılık gösterdiği görülmektedir. 

Kuvvetlerin implanta, abutmente, üst protetik yapılara 30, 45, 60, 75 açılarla 

uygulandığı çalışmalar mevcuttur (Ciftci ve Canay, 2000; Akca ve Iplikcioglu, 2001; 

Bozkaya ve ark., 2004; Gharechahi ve ark., 2008). Çalışmamızda genellikle hastalarda 

yatay kuvvet iletiminin en aza indirgendiği 30 derecelik tüberkül açısı dikkate alınarak 

analiz gerçekleştirilmiştir. Genelde çiğneme sırasında yatay kuvvetlerin geldiği bukkal 

tüberkül sırtına oblik kuvvet uygulanmıştır. Benzer yüklemelerin kullanıldığı 

çalışmalar mevcuttur (Gümüş, 2007). Çalışmamızda dikey yöndeki kuvvet ise 100 N 

olarak bukkal tüberkül tepesine uygulanmıştır. Bukkal tüberkül üzerinden kuvvet 

uygulanmasının amacı, bilgisayar ortamında modele edilen diş kuron modelinin tam 

orta ekseninin bu doğrultuda olması ve dikey kuvvetlerin herhangi bir oblik kuvvet 

meydana getirmeden iletilmesinin istenmesidir.  Literatürde tüberkül tepesi ve kuron 

fossasına uygulanan çalışmalar da mevcuttur (Sevimay ve ark., 2005; Mammadzada, 

2009).  

Jian-Rui Xiao ve ark. (2011) yaptıkları sonlu elemanlar analizi çalışmasında 100 

N’lik dikey kuvveti kuron fossasına 30 derece açı ile 100 N’lik kuvveti kuronun bukkal 

tüberkül sırtına uygulamıştır. Mammadzada (2009) yaptığı çalışmada bir gruba dikey 

kuvveti kuron bukkal tüberkülü, distal fossa ve mezial fossa olmak üzere 3 noktada 

100 N olmak üzere toplam 300 N olarak uygulamıştır. Diğer gruba ise abutment 
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tepesinden 300 N lik yük uygulamıştır. Çalışmamızda dikey kuvvetin tek bir noktadan 

uygulanmasının sebebi kuvvet lokalizasyonlarının değil D1-D4 kemik densitesinin 

silindirik ve konik implantlar üzerindeki etkisinin incelenmek istenmesidir. 

Eskitaşçıoğlu ve ark. (2004) yaptıkları sonlu elemanlar analizi çalışmasında 300 

N’lik yükü çeşitli bölgelerden uygulamışlardır. 1. Grupta bukkal tüberkül tepesinden, 

2. grupta 150 N bukkal tüberkül tepesi 150 N tüberkül fossası, 3. grupta 100 N bukkal 

tüberkül tepesi, 100 N meziyal fossa, 100 N distal fossadan uygulanmıştır.  Kuvvetler 

yalnızca vertikal olarak uygulanmıştır. Kuvvetlerin stres iletiminin boyun bölgesinde 

ve komşu kortikal kemikte arttığını belirtmişlerdir (Eskitascioglu ve ark., 2004).  

Çalışmamızda da ilgili çalışmayı destekler nitelikte, vertikal ve oblik kuvvetlerin 

servikal bölgede meydana getirdiği Von-Mises ve Minimum Asal stres değerlerinde 

artış olduğu görülmüştür.  

İmplant tasarımının yükleme ardından belirli bölgelerde veya genel olarak 

meydana gelen streslerin niceliğinde ve implant etrafındaki kemiğin densitesinin 

kuvvet iletimi ve stres oluşumunda önemi belirtilmiştir (Geng ve ark., 2001; Alsaadi 

ve ark., 2008; Xiao ve ark., 2011).  

Bazı yazarlar implantın primer stabilitesinin sağlanabilmesinin ancak implant 

çevre kemik dokusunun implantı mekanik olarak desteklemesi ile mümkün 

olabileceğini ve implant uygulanacak bölgedeki kemiğin önemini belirtmiştir (Wiley-

Blackwell, 2008). Oliscovicz ve ark. (2013) 4 gruptan (n=8) oluşan ve her grupta farklı 

materyallere yerleştirildiği 32 implanttan oluşan çalışmalarında domuz kaburga 

kemiği, poliüretan ve pinus ahşabı değişik densitedeki kemikleri temsil edecek 

materyaller olarak kullanılmıştır. İmplantlar çıkarma torku ve yerleştirme torku 

ölçülerek analiz edilmiştir. Yazarlar, silindirik implantların ve kemik densitesi yüksek 

alanlara implant uygulanmasının primer stabiliteyi artırdığını bildirilmiştir (Oliscovicz 

ve ark., 2013).  

Başarılı bir osseointegrasyon için kemik kantitesi ve densitesinin de önemi 

belirtilmiştir (Misch, 2008; Goiato ve ark., 2014). Kemik densitesi, implant-kemik 

temas miktarı ile doğrudan ilişkilidir. Bunun sebebi temas yüzdesinin kortikal kemikte 

trabeküler kemikten daha yüksek olmasıdır (Misch, 1990). Densitesi yüksek kemikte 
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primer stabilitenin artması, osseointegrasyonu ve dolayısıyla implant prognozunu 

artırmaktadır (Fuh ve ark., 2010). Goiato ve ark. (2014) 3937 hastayı kapsayan 

çalışmalarının sonucunda dental implantların başarı oranlarının kemik densitesine 

göre: tip I, % 97.6, Tip II, % 96.2, Tip III, % 96.5 ve tip IV, % 88.8 olduğunu 

belirtmişlerdir. Düşük densiteli, trabeküler kemikte daha dens kemik ile 

karşılaştırıldığında artmış klinik başarısızlık oranlarının mevcut olduğu belirtilmiştir 

(Goito ve ark., 2014; Sato ve ark., 1999; Holmgren ve ark., 1998). Steenberghe ve ark. 

(2002) yaptıkları çalışmada kemik densitesinin genellikle en düşük olduğu üst çene 

arka bölgede implant prognozunun daha kısa olduğu belirtmiştir. Çalışmada silindirik 

ve konik tasarımlara sahip implantların her ikisinde ve D4 kemikte, implantın 

içyapısında (Von-Mises stres değerleri) ve destek kemikte meydana gelen streslerin 

D1 kemikle karşılaştırıldığında fazla olduğu görülmüştür. Çalışmamızda da D4 

densitesindeki kemikte stres değerleri yüksek çıkmıştır. Bunun muhtemel sebebi 

kortikal kemiğin stres iletiminde trabeküler kemiğe göre daha başarılı olmasıdır. 

Başarısızlık gösteren implantların büyük bir kısmında boyun bölgesi etrafında 

kemik yıkımı mevcuttur. Birçok hayvan deneyi ve klinik çalışma meydana gelen 

stresin bu yıkımdan sorumlu olduğunu göstemiştir (Quirynen ve ark., 1992; Block ve 

ark., 1996; Isidor, 1996). Naert ve ark. (2012) maymun alt çenesine uyguladıkları 

implantlara kuvvet uygulamış ve histolojik kesitler alarak analiz etmişlerdir. 60 

N/mm2 yük altında kemikte mikrokırılmalar meydana geldiğini ve 120 N/mm2 yük 

altında patolojik kırılmaların görüldüğünü belirtmişlerdir. Frost mekanostat teorisine 

göre 67 N/mm2 yük altında kemik implant bileşiminde rezorpsiyon görülür ve bu 

yapılan çalışmalar ile de belirtilmiştir (Frost, 1988; 2003; 2004). Sugiura ve ark. 

(2000) implant etrafındaki kemik rezorpsiyonunun 50 N/mm2 de başladığını 

belirtmişlerdir. Kemiğin fizyolojik stres sınırının ise 40 N/mm2 olduğu belirtilmiştir 

(Greenstein ve ark., 2013). 

Çalışmamızda 100 N’luk oblik yüklemede konik implantta ve distal bölgede en 

yüksek asal stres değeri 14.88 N/mm2 ‘dir. Bu nedenle kemik rezorpsiyonun silindirik 

ve konik implantta D1 ve D4 kemikte olmayacağı düşünülmüştür. Koc ve ark. (2010) 

ısırma kuvvetlerinin, ön veya arka bölge ile ısırma, yaş, cinsiyet, yüz yapısı, 

temporomandibular eklem hastalığı, diş ve periodontal yapılara bağlı olarak 50 N ile 
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800 N arasında değiştiğini belirtmiştir. Ön bölgelere oranla arka bölgede ısırma 

kuvvetleri daha fazla olmaktadır (Privado ve ark., 2016; Koc ve ark., 2010). Gealh ve 

ark. (2011) çiğneme esnasında okluzal kuvvetlerin arka bölgede ön bölgeden 3 kat 

fazla olduğunu belirtmiştir.  Bu sebeple özellikle posterior bölgelerde, çene kemiğine 

gelen stresin 40 N/mm2 lik fizyolojik sınırı geçmesi muhtemeldir. Bu çalışmada da 

gerek bahsedilen nedenler gerekse de premolar sahasında implant uygulaması 

yapıldığından dolayı deneylerde 100 N’lik kuvvet uygulanmıştır.  

Çalışmamızdaki sonuçlar alt çene premolar bölgesinde 100 N’lik kuvvetin, 

kemiğin fizyolojik stres değerini geçmediği için silindirik ve konik implant tasarımının 

uygulanabileceğini göstermektedir. Ancak çenelerin arka bölgelerinde ısırma kuvveti, 

kemiğin fizyolojik stres sınırını geçebileceği için uygun stres iletimi sağlanmalıdır. 

Çalışmamızda D1 kemik densitesine uygulanan, silindirik implantların ve dikey 

yüklemelerin çene kemiğinde daha az stres oluşturduğunu göstermektedir.  

Türkyılmaz ve ark. (2008) 22 hastada maksiller posterior sahaya toplam 60 adet 

implant uyguladıkları çalışmalarında, implantları yükleme torkuna ve Rezonans 

Frekans Analiz değerlerine göre analiz etmişlerdir ve düşük densite mevcudiyetinde 

implant geometrisinin implantın başarısına doğrudan etki ettiğini belirtmişlerdir. Bu 

sebeple preoperatif radyograflarda endosseöz implant tedavisinden önce trabeküler ve 

kortikal kemiğin değerlendirilmesi önerilmektedir (Lindh ve ark., 1996). Preoperatif 

olarak kemik densitesinin değerlendirilmesinde periapikal, panoramik, BT veya cone-

beam bilgisayarlı tomografi gibi 3 boyutlu analiz yöntemleri tercih edilebilir (Lee ve 

ark., 2007). Ancak kemiğin densitesinin değişmesi yalnızca primer stabiliteyi 

etkilemez implant materyali ve çevre dokuda kuvvetin oluşturduğu stresin yayılımı da 

değişecektir (Glantz ve Nilner, 1997; 1998; Branemark ve ark., 2001; Canay ve Akca, 

2009). 

Oklüzal yük altında kemik ve yumuşak doku koşullarını optimize etmek için 

sıkıştırma ve gerilme kuvvetleri dikkate alınarak implantın uzun vadede başarısını 

artırmaya yönelik birçok implant tasarımı ve geometrisi geliştirilmiştir (Gehrke ve 

ark., 2016). Bu makroskopik geometrik özellikler uygulanan kuvvetleri implant-doku 

etkileşimleri boyunca dağıtmaya yardımcı olmuştur (Sertgöz, 2005). Mekanostat 

teorisine göre kemik üzerine gelen kuvvetler belirli sınırlar içerisinde ise kemik yıkımı 
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ve yapımı dengededir ve kemik devamlılığı korunmaktadır. İmplant üzerine gelen 

yüklemeler fazla olursa kemik rezorpsiyonuna ve implant boyun kırılmalarına neden 

olurken, yükleme az olursa atrofi ile beraber kemik kaybına sebep olur. Bu sebeple 

stresin uygun nicelik ve nitelikte iletimi önemlidir. İmplant üzerine gelen stresi 

değiştirmenin en kolay yolu protetik üst yapının planlaması ve implant tasarımıdır 

(Pilliar ve ark., 1991; Vaillancourt ve ark., 1996). 

Silindirik ve konik implantlar günümüzde klinikte en çok uygulanan implant 

tasarımlarıdır. Konik ve basamaklı gibi yüzey geometrisi düzensizlik gösteren 

implantların düz yüzeyli silindirik veya yivli implantlara oranla daha fazla stres 

oluşturduğu belirtilmektedir (Siegele ve Soltesz, 1989). Ayrıca yapılan birçok 

çalışmada konik implant yüzeylerinin,  silindirik implant tasarımı gibi geometrik 

süreksizliklere sahip yüzeylere göre daha yüksek gerilmelere neden olduğu 

belirtilmiştir (Holmgren ve ark., 1998; Lee ve ark., 2005; Carlos ve ark, 2015). Valente 

ve ark. (2016) yaptıkları çalışmada konik implantların silindirik implantlara göre daha 

homojen kuvvet iletimi oluşturduğu ve kemik sıkışma (Kompresyon) kuvvetlerine 

daha mukavemetli olduğunu belirtmişlerdir. Benzer bir çalışmada Gehrke ve ark. 

(2016) silindirik ve konik implantları fotoelastik analiz yöntemi ile incelemişler ve 

milimetre başına düşen saçaklanmalarda istatistiksel olarak fark bulamamışlardır. 

Konik form implantlar stresleri apikal bölgelere aktarmak üzere tasarlanmıştır. 

Ozkir ve ark. (2012) yaptıkları foloelastik analiz çalışmasında konik tip implantların 

kök bölgesinde silindirik implantlara göre daha yüksek stres değerleri oluşturduğunu 

belirtmektedir. Çalışmamızda da stresin konik implant tasarımında, homojen ve daha 

fazla olduğu görülmektedir. Silindirik implantların Von-Mises stres değerleri daha 

yüksek çıkmıştır. Bu analiz sonucu, silindirik implantlarda oluşan stresin konik 

implanttan fazla olduğunu göstermektedir.  

İmplantın kırılma direnci; çap, boyun ve yiv tasarımı gibi faktörlere bağlı olarak 

değişmektedir. İmplant kayıplarının % 4’ü implantın okluzal stresler altında kırılması 

ile meydana gelmektedir (Gil, 2017). İmplantların kırılma sebepleri metal 

yorgunluğuna bağlı olduğu için esas olarak değerlendirmenin kuvvet siklusları 

uygulanarak yapılması gerekmektedir (Prados-Privado ve ark., 2016). Ancak 

çalışmamızda silindirik implantlarda Von-Mises stresin konik implantlara oranla aynı 
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kuvvet altında daha yüksek olduğu görüldü. Materyalin aynı olması sebebi ile 

silindirik implantın kuvvet siklusları altında kırılma meydana getirme ihtimali daha 

yüksek olduğu düşünülmektedir.  

Prados-Privado ve ark. (2016) yaptıkları sonlu elemanlar analizinde silindirik ve 

konik implantlara 0°, 15°, ve 20° derecelik açılar ile 178 N’lik kuvveti siklus ile 

uygulamışlardır. Silindirik implant kullanımının ve arka çene bölgesine implant 

yerleşiminin implant ömrünü azalttığını belirtmişlerdir. Çalışmamızda tek kuvvet 

uygulanmış ve bahsedilen çalışmayı destekler sonuç vererek silindirik implantta Von 

Mises streslerinin daha yüksek olduğu görülmüştür. 

Holmgren ve ark. (1998) yaptıkları çalışmada çene kemiğinde implant 

sahasındaki stres dağılımında silindirik implant kullanımının daha avantajlı olduğunu 

belirtmişlerdir. Bununla birlikte benzer bir çalışmada Gehrke ve ark. (2016) kortikal 

sahada silindirik implantların daha yüksek stres değerleri oluşturduğunu belirtmiştir. 

Yazarlar konik implantların daha homojen bir kuvvet dağılımı gösterdiğini de öne 

sürmüşlerdir (Gehrke ve ark., 2016). Tüm bunlara karşın, Ozkir ve ark. (2012) 

yaptıkları fotoelastik analizde silindirik implantların daha homojen stres dağılımı 

gösterdiğini belirtmişlerdir. Bununla birlikte, iki çalışma arasındaki temel farklılığın, 

kuvvet uygulama yönlerinden kaynaklandığı düşünülmektedir. Ozkir ve ark. (2012)   

yalnızca dikey yönde 150 N’lik kuvvet uygulamıştır. Gherke ve ark. (2016) ise oblik 

yönde 100 N’lik kuvvet uygulamıştır. Uygulanan kuvvet yönününün de implant 

seçiminde önemli olduğu görülmektedir. Çalışmamızda 100 N’lik kuvvet hem oblik 

hem de dikey yönden uygulanarak karşılaştırmalar yapılmıştır.  

Primer stabilite, osseointegrasyonu ve implantın başarısını etkileyen önemli 

faktörlerden biridir (Xiao ve ark., 2011; Gaviria ve ark., 2014; Valente ve ark., 2016). 

İmplant tasarımı, yüzey özellikleri, kemik densitesi ve uygulanacak cerrahi yöntemin 

primer stabiliteyi doğrudan etkilediği belirtilmektedir (Elias ve ark., 2012). Primer 

stabilitenin yetersiz olduğu implantlar için % 32 oranında başarısızlık tespit edilmiştir 

(Vidyasagar, 2004). Bu oranın yüksek olması sebebi ile primer stabilitenin artırılması 

için implantta oluk ve apikal kısımda self drilling implantlarda olan vertikal yönde 

keskin sırt açısı gibi tasarım varyasyonları uygulanmıştır (Romanos ve ark., 2014; 

Valente ve ark., 2016). Literatürde,  implant tasarımı ve primer stabilite ile ilgili birçok 
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araştırmanın olduğu görülmektedir (Mesa ve ark., 2008; Elias ve ark., 2012; Gehrke 

ve Marin, 2015; Romanos ve ark., 2014; Valente ve ark., 2016). Capilla ve ark. (2007) 

yaptıkları çalışmada silindirik implantların primer stabilitesinin özellikle immediyat 

yüklemelerde konik implantlara göre arttığını belirtmektedir.  

İmplantın yüzey özellikleri de implantın başarısını etkilemektedir (Khang ve 

ark., 2001; Rocci ve ark., 2003; Aalam ve Nowzari, 2005; Alsaadi ve ark., 2007). 

Yüzeye yalnızca machining (işleme) uygulanan implantların diğer metotlara göre 

implant başarı şansının düşük olduğu belirtilmiştir (Khang ve ark., 2001; Rocci ve ark., 

2003; Aalam ve Nowzari, 2005; Alsaadi ve ark., 2007). Jeong ve ark. işlenmiş yüzeye 

sahip implantların düşük densiteli kemik için daha iyi olabileceğini belirtmişlerdir 

(Jeong ve ark., 2012). Fakat implant başarısında implant uygulanacak bölgenin kemik 

densitesinin daha önemli olduğu belirtilmiştir (Goiato ve ark., 2014). 

İmplant uzunluğu ve çapının da çevre kemiğe etkisinin büyük olduğunu belirten 

çalışmalar mevcuttur (Misch, 1990; Iplikcioglu ve Akca, 2002b). İmplant uzunluğu, 

platformdan implantın tepesine kadar olan boyut olup 6-20 milimetre arasında üretilir 

(Lee ve ark., 2005).  En yaygın kullanılan uzunluk 8-15 milimetre arasındadır (Gaviria 

ve ark., 2014). Yapılan araştırmalar, implant uzunluğunun başarı oranını arttırdığını 

göstermiştir. Kısa implantlar daha az kemik-implant teması ve daha küçük implant 

yüzeyi sebebiyle istatistiksel olarak daha düşük başarı oranları elde etmektedirler (Lee 

ve ark., 2005; Mijiritsky ve ark., 2013). İmplantın çapı en geniş çap bölgesinden 

ölçülür ve 3 ila 7 mm arasında değişir (Lee ve ark., 2005; Mijiritsky ve ark., 2013). 

Klinik uygulamada en iyi stabilitenin sağlanması çevre kemik dokusunun da yeterli 

kalacak şekilde korunması için uygun implant çapı seçilir. Daha geniş implantlar 

yüzey alanının artışını ve primer stabilitenin artmasını sağlar. Ivanoff ve ark. (1997) 

daha geniş çaplı implantlarda stabilitenin yüzey kontakt alanına bağlı olarak arttığını 

belirtmektedir. Bunun yanında geniş çaplı implantların daha büyük dikey yükleri 

karşılayabileceği bildirilmiştir (Shemtov-Yona ve ark., 2014). İmplant çapı ile 

uzunluğu stres oluşumu açısından kortikal kemik ile karşılaştırıldığında implant 

çapının uzunluktan daha önemli olduğu belirtilmektedir (Shemtov-Yona ve ark., 

2014). Ancak bir başka çalışmada trabeküler kemikte yapılan karşılaştırma sonucu 

implant boyunun daha önemli olduğu belirtilmiştir (Gaviria ve ark., 2014). Biz de 
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çalışmamızda klinikte sıklıkla uygulanan 4.0 mm çaplı ve 10.0 mm uzunluğa sahip 

implant kullandık.  

İmplantın yiv açısı da primer stabilite ve osseointegrasyon açısından önemlidir. 

İmplantın keskin yivleri ‘V’, kare, butres ve ters butres şeklinde bulunur. Bu çalışmada 

kare yiv tasarımına sahip silindirik implant kullanılmıştır. Konik implant ise tasarım 

etkenlerinin sabitlenmesi açısından aynı yiv derinliği mesafesi, çap ve boy olacak 

şekilde yeniden modele edilmiştir. Yiv tipi standardize edilerek bütün modellerde aynı 

yiv tasarımı, yiv aralığı ve yiv derinliğine sahip implant kullanılmıştır.  

İmplanta uygulanan kuvvetin doğrultusu implantın içyapısında ve kemikte 

meydana getirdiği stres ile doğrudan ilişkilidir. Protetik üst yapının da kuvvet 

iletiminde etkisi bulunmaktadır. Açılı ve düz abutmentlerin stres meydana 

gelmesindeki etkisi karşılaştırıldığında açılı abutmentlerde Von-Mises stresi daha 

yüksek olduğu belirtilmiştir. Dolayısı ile kuvvet düzgün olmadığı için stresin arttığı 

sonucu ortaya çıkmaktadır (Arun Kumar ve ark., 2013). Çalışmamızda bütün 

modellerde abutment açısı düz kabul edilip stabilizasyon sağlanmıştır. 
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6. SONUÇ VE ÖNERİLER 

 

 

 

Çalışmada 8 adet model oluşturulmuş, kuvvetin yönü, implantın tasarımı ve 

uygulandığı kemiğin densitesinin, implantta ve kemikte meydana getirdiği stresler 

analiz edilmiştir. 

Kendi bünyesinde stresi silindirik implantlar konik implantlara göre daha fazla 

meydana getirirken; kemiğe iletilen stres, silindirik implantlarda daha azdır. D4 kemik 

yoğunluğunda D1 kemik yoğunluğuna göre daha fazla stres meydana gelmiştir. Oblik 

kuvvetler dikey kuvvetlerden hem implant hem çevre kemik dokuda daha fazla stres 

meydana getirmektedir. 

Yapılan çalışma alt çene birinci küçük azı diş bölgesine 100 N’lik kuvvetle 

uygulanmış ve kemikte rezorpsiyon meydana getirecek kadar stresin oluşmadığı 

gözlenmiştir. Ancak ısırma kuvveti 800 N’ye kadar çıkabilmektedir. Bu nedenle 

maksiller posterior alan gibi D4 kemik densitesindeki bölgelerde geniş çaplı silindirik 

implantın kullanılması kemiğe gelen stresi azaltacak, dolayısı ile kemik rezorpsiyonu 

azalacaktır.  

Ön bölgelerde ısırma kuveti daha azdır. Konik veya silindirik implant tasarımları 

tercih edilebilir. Ancak silindirik implantın en çok stresin oluştuğu bölge olan boyun 

kırıklarına sebep olabileceği, konik implantların ise kemikte meydana getirdiği 

streslerin daha fazla olacağı bilinmelidir.  

Çiğneme kuvvetleri esas olarak dikeydir fakat çiğneme sırasında çenenin 

horizontal olarak hareket etmesi ve dişlerin inklinasyon açıları implant ve implant üstü 

materyallerde lateral kuvvet oluşturur. Bu sebeple gerek cerrahi aşaması gerekse de 
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protetik aşamada implant üstüne gelecek kuvvetlerin mümkün olduğunca dikey 

doğrultuda olması sağlanmalıdır. 

Sonuç olarak kullanılacak implant tasarımının seçimi, kemik yoğunluğu ve 

ısırma kuvvetinin geldiği noktalara dikkat edilerek yapılmalıdır. Silindirik implant 

kullanımı implantta stresin oluşmasını arttırarak implant kırılmalarına sebep olacak, 

konik implant kullanımı ise stresin kemikte daha çok oluşmasını sağlayıp rezorpsiyona 

yol açacaktır. Bu sebeple silindirik olarak tasarlanan implantlarda daha geniş çaplar 

tercih edilmelidir. Bununla birlikte ısırma kuvvetinin daha düşük olduğu ve kemik 

genişliğinin sınırlı olduğu bölgelerde konik implantların kullanımı önerilmektedir.  
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