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OZET

FARKLI MATERYALLERDEN URETILEN DAR CAPLI DENTAL
IMPLANTLARA VE UST YAPILARINA UYGULANAN DINAMIK
YUKLEMENIN STRES DAGILIMINA ETKiSiNIN DEGERLENDIRILMESI

Amagc: Bu c¢aligmanin amaci, maksiller ve mandibular posterior kemik modeline
yerlestirilen dar ¢apli titanyum (Ti) ve titanyum-zirkonyum (Ti-Zr) implantlara ve
kron restorasyonlarna, statik ve dinamik kuvvetlerin uygulanmasi sonrasinda
implantin kendisinde ve implant-kemik ara yiizeyinde meydana gelen stres degerlerini

karsilastirmaktir.

Gereg ve YOontem: Calismamizda 3,3 mm ¢apinda ve 10 mm uzunlugunda, Ti ve Ti-
Zr alasimdan {iretilmis, dizaynlar1 ve yiizey 6zellikleri ayni olan dar ¢apli implantlar
(Straumann, Institut Straumann AG, Basel, Isvigre) hem maksiller hem de mandibular
cene modellerine yerlestirildi. Ikinci premolar dis bolgesine yerlestirilen implantlarla
desteklenen simante metal-seramik kronlar tasarlanarak, toplamda 4 farkli model
olusturuldu. Bu modellere tiiberkiil-fossa iliskisine gore vertikal ve oblik (uzun aksa
45 derece ac1 ile) olmak tlizere 100 N’luk statik ve dinamik kuvvetler uygulandi.
Implant materyalinin, maksiller ve mandibular kortikal ve spongioz kemikte olusan
maksimum ve minimum asal gerilme degerlerine, implantta olusan Von Mises gerilme
degerlerine ve implantlarda meydana gelen yorulma degerlerine etkisi iic boyutlu

sonlu elemanlar stres analiz yontemiyle incelendi.

Bulgular: Hem maksiller, hem de mandibular modellerdeki Ti ve Ti-Zr implantlar
kendi ¢ene modelleri igerisinde, benzer stres dagilimlart gostermislerdir. Ancak tiim
modellerde Ti-Zr implantlarin Von Mises stres degerleri Ti implantlara oranla bir
miktar daha yiiksek bulunmustur. Statik yukleme ile oblik kuvvet uygulamasi
sonrasinda elde edilen veriler, dik kuvvet uygulamasiyla elde edilen degerlerden
yuksektir. Dinamik yiiklemeler sonrasinda tespit edilen klinik basari siirelerinin oblik
kuvvet uygulanan modellerde, dik kuvvet uygulanan modellere gore daha az oldugu

bulunmustur.

Sonug: Calismamizin siirhiliklar icerisinde elde ettigimiz sayisal degerler; implant

materyalinin, uygulanan kuvvetin tipi ve yerinin, yiikk transfer mekanizmalarin1 ve



implantin klinik basar1 siirelerini etkiledigini gostermistir. Bu calisma sonuglari
maksiller ve mandibuler premolar bolgede tek dis eksiklikleri igin uygulanacak
implant tedavilerinde dar ¢apli implant kullaniminin basarili sonuglar sergiledigini,
kullanilacak implant materyalinin sonuglar iizerinde belirgin farkliliklar
yaratmayacagini  gostermistir. Ayrica bu calisma, kuvvetlerin implantlara

olabildigince dik yonlendirilmesi gerektiginin dnemini gostermistir.

Anahtar Kelimeler: Sonlu elemanlar analizi, dar ¢apli implant, titanyum implant,

titanyum-zirkonyum implant.



ABSTRACT

EXPERIMENTAL EVALUATION OF THE STRES DISTRIBUTION IN
NARROW DIAMETER IMPLANTS AND SUPERSTRUCTURES MADE OF
DIFFERENT MATERIALS

Aim: The aim of this study is to compare the values of stress occuring on the implant
itself and implant bone interface after the application of the static and dynamic forces
on the titanium (Ti) and titanium-zirconium (Ti-Zr) alloy narrow diameter implants

which are placed in the posterior maxillary and mandibular bone models.

Materials and Methods: In our study, two different narrow diameter implants which
have 3.3 mm in diameter and 10 mm in length, made of Ti and Ti-Zr alloy and have
same design and surface properties have been selected. Implants were planned to be
placed in both upper and lower jaw models. As crown restoration, four different
models in total were obtained by cemented metal ceramic crown representing second
premolar being designed. 100 N vertical and oblic forces (45 ° angle to the long axis)
were applied on these models according to tubercule-fossa relationship. The effect of
implant materials on maximum and minimum principal stress values of maxillary and
mandibular posterior cortical and spongious bone was evaluated with finite element
analysis. Von Misses stress values of implant and fatique values occuring on implants

were also evaluated with finite element stress analysis.

Results: Both Ti and Ti-Zr implants in maxillary and mandibular models showed
similar stress distribution within their jaw models. However, Ti-Zr implants Von
Mises stress values compared to Ti implants were slightly higher in all models. The
data which were obtained after the oblique force with static loading was higher than
the value obtained with the perpendicular force. Duration of clinical success after
dynamic loading oblique forces applied models were found to be less than the vertical

forces.

Conclusion: Ti-Zr and Ti conventional materials, are materials that can be used
successfully in the narrow diameter implant. The numerical values obtained within the
the limits of study showed that; implant material, type and location of the applied force

affected load transfer mechanisms and duration of the clinical success of the implant.



The result of this study showed that, implant treatment of missing teeth in maxillary
and mandible premolar region with narrow diameter implants demonstrated successful
results. It was determined that the implant material would not create significant
differences. Furthermore, in this study, it is shown that the forces applied to the

implants should be directed perpendicularly as possible.

Key Words: Finite element analysis, narrow diameter implants, titanium implants,

titanium-zirconium implants.
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1.GIRIS

Dis hekimliginin temel amaci; kaybedilen disleri, fonksiyon ve estetik olarak
dogal dislere benzer sekilde yerine koyabilmektir. Giinlimiizde implant
restorasyonlarinin kullanimi ile dogala yakin tedaviler elde edilebilmektedir. Basarili
implant uygulamalart i¢in, kullanilan materyallerin 6zelliklerinin ve biyomekanik

prensiplerin iyi bilinmesi gerekmektedir (Sahin ve ark., 2002; Gil, 2009).

Biyomekanik; mekanik prensiplerin kullanimiyla, biyolojik dokulara uygulanan
kuvvetlere verilen cevaplarla ilgilenen multidisipliner bir yaklagimdir (Cowin, 1991).
Klinisyenin implant tasarimi ile ilgili mantik yiiriitebilmesi ve klinik basarisini
arttirabilmesi i¢in biyomekanikle ilgili kavramlari iyi anlamas1 gerekmektedir (Misch,

2005; Ozyilmaz, 2011).

Implantlardan kemik dokuya kuvvet iletimi; yiiklemenin tipi ve siddeti, implant
ve protez materyal Ozellikleri, implant geometrisi ve yiizey Ozellikleri, implanti
cevreleyen kemigin yogunlugu ve implantin dental ark iizerindeki konumuna baghdir
(Cochran, 2000; Ozkan, 2014). Dis hekimligi alanindaki bu tip deneysel incelemeler
icin siklikla kullanilan yontemlerden biri olan sonlu elemanlar analizi, diizensiz
geometri gosteren karmasik yapilara uygulanabilmesi, sonuglarin sayisal veriler
halinde elde edilebilmesi gibi avantajlarindan dolay1 siklikla tercih edilmektedir

(DeVree ve ark., 1983; Hanci ve ark., 2000).

Literatiirde, ©zellikle implantlarin lokalizasyonlarinin ve implant materyal
farkliliklarinin kemik-implant ara yiiziindeki stres dagilimina olan etkisi ile ilgili

analiz calismalar yetersizdir (Kursunoglu, 2011; Karabudak ve ark., 2014).

Bu calismanin amaci; maksiller ve mandibular posterior kemik modeline
yerlestirilen titanyum (Ti) ve titanyum-zirkonyum (Ti-Zr) alasimindan iiretilen dar
capl implantlar ile desteklenen kron restorasyonlarina, statik ve dinamik kuvvetlerin
uygulanmasi sonrasinda, implant gévdesinde ve implant-kemik ara yiizeyinde olusan

stres ve gerinim (strain) degerlerinin karsilastirilmasidir.



Calismamizin hipotezi ‘‘Maksiller ve mandibular ikinci premolar bolgeye
uygulanan Ti ve Ti-Zr materyallerinden iretilmis dar c¢apli implantlarin, statik-
dinamik kuvvet uygulamasi ve yorulma azalizleri sonrasinda benzer stres dagilimlar

ve klinik basar siireleri sergileyecegidir.”’



2. GENEL BILGILER
2.1. implant

Protez terimleri sozliigiine gore agiz i¢i dental implantlar; sabit veya hareketli
protezler i¢in mukoza ve/veya periost altina yerlestirilen, kemik icinden veya
Uzerinden proteze destek ve retansiyon saglamak icin kullanilan alloplastik

materyal/materyaller seklinde tanimlanabilir (Glossary of Implant Terms, 2007).

2.2. implantin Tarihcesi

Dental implantlara ait en eski kamt, iilkemizde Izmir yakinlarinda Kalabak
Metropolis’te, M.O. 550 yillarina ait kaz1 ¢alismalarinda bulunmustur (Atilla, 1993).
1931°de ise Poponoe Honduras’ta, M.S. 600 yillarina ait bir ¢ene kemiginde eksik olan
ti¢ kesici disin yerine deniz hayvanlarinin kabugundan elde edilmis implantlarin birey

yasarken yerlestirilmis oldugu tespit edilmistir (Goger, 2010).

Ger¢ek anlamda dis hekimligindeki ilk implant ise; 18. yiizyilin basinda,
altindan tretilmis kok formundaki vidalar olmustur (Branemark ve ark., 1969; Ring,
1995). 1886’da NewYork’ta Edmonds, demirden kemik i¢i implant yapmay1
denemistir (Chatman, 1970; Granat, 1990). 1952 yilinda Isvegli ortopedik cerrah
Branemark, titanyumla yaptig1 calismalarda kemik dokunun titanyuma cok etkin bir
bicimde baglandigim1 gozlemleyerek, bu gozlemini “osseointegration” olarak
adlandirmus ve ilk kez 1965 yilinda géniillii bir hastaya, titanyumdan dretilen bir dental

implant yerlestirmistir (Goger, 2010).

2.3. Dental implantlarin Simflandirilmasi

Gegmisten giiniimiize kadar gelistirilen implantlar, kemikle ve ¢evre dokuyla

olan iligkilerine gore bes ayr1 grupta incelenebilir (Calikkocaoglu, 1998). Bunlar;

1) Endoossseoz / Endosteal (kemik i¢i) implantlar,

2) Subperiostal (kemik iizeri) implantlar (Sekil 2.1),

3) intramukozal implantlar,

4) Transmandibuler (kemik boyunca) implantlar (Sekil 2.1) ve
5) Endodontik implantlardir.



Sekil 2.1: Subperiostal ve transmandibular implant.(Gizel ve ark., 2006; Celik,2012)

Ancak bu implant tiplerinden endosteal (kemik ici) implantlar, uygulamalarinin
kolay olmas1 ve basari kriterlerinin diger implant tiplerine gore daha yiiksek olmasi
nedeniyle giiniimiizde daha siklikla tercih edilmektedir (Rosenstiel ve ark., 2006;
Ozkan, 2011).

Endosteal implantlar geometrik sekillerine gore; vent tipi implantlar, silindirik
implantlar, vida (konik) tip implantlar ve blade implantlar (Sekil 2.2) olmak uzere 4
farkli gruba ayrilmaktadir (Rosenstiel ve ark., 2006).
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Sekil 2.2: Implant tipleri: a) Vent tipi implant, b) Silindirik tip implant, ¢) Vida tip implant,, d)Blade
tip implant (Celik, 2012).

2.4. Dental Implant Materyalleri

Dis eksikliklerinin restorasyonu ic¢in farkli tipteki implantlarin kullanimi
diisiincest, 20. ylizyilin baglarinda ortaya ¢ikmis ve gliniimiiz teknolojisinin gelisimine
bagli olarak, kullanilan implant materyallerindeki cesitlilik artmaya baglamistir

(Kenneth ve Phillips, 2003; Ozyazgan ve Cetinkaya, 2013).

Dental implantlarda uzun doénem basarili sonuglar elde edilebilmesi igin;
implantlarda kullanilan materyallerin iyi bilinmesi ve osseintegrasyondaki etkisinin
tanimlanmas1 gerekmektedir (Hakki ve Ertugrul, 2009). Ciinkii, implantlarin
yerlestirildigi kemigin fizyolojik ve morfolojik durumunun, kullanilan materyallerle

ilgili biyolojik 6zelliklerin, osseointegrasyonun saglanmasinda ve basarili tedavilerin



gerceklestirilmesinde oldukg¢a 6nemli oldugu diisiiniilmektedir (Hobo ve ark., 1990;
Duymus ve Glingor, 2013).

Ideal bir implant materyalinin sahip olmasi gereken bazi temel dzellikler vardir.
Bu 6zellikler Tablo 2.1’de siiflandirilmistir (O’Neal ve ark., 1992; Davies,1998;
Lang ve ark., 2000).

Tablo 2.1: implant materyallerinin sahip olmas1 gereken dzellikler.

BiYOLOJIK OZELLIKLER »  Alerjik, sitotoksik, irritan ve karsinojenik olmamalidir.

Inert olmaly,

Korozyona ugramamali,

Hafif ve dayanikli olmali,

Asinmaya direngli olmali ve

Ustiin sekillendirme yetenegine sahip olmalidir.

KIiMYASAL OZELLIiKLER

VVYVYVYV

Y

Elastik modiiliisii kemige yakin ve ¢cekme dayanikliligt

yeterli olmali,

» Biyomekanik olarak dokularm fiziksel 6zelliklerine
uyum gosterebilmeli ve

» Mekanik basinglarla fiziksel degisimlere

ugramamalidir.

MEKANIK OZELLIKLER

Ekonomik olmali,
Kullanim1 ve uygulanmasi kolay olmali,
Steril edilebilmelidir.

DIiGER OZELLIKLER

Y VYV

Dental implant materyali olarak ge¢cmisten giinlimiize kadar kullanilan

materyaller genel olarak su sekilde siniflandirilabilir (Duymus ve Giingor, 2013):

1. Metaller ve metal alagimlari

a. Paslanmaz celik (Fe-Cr-Ni)

b. Krom-kobalt-molibden (Cr-Co-Mo)

c. Tantalyum ve niyobyum

d. Titanyum ve titanyum bazli materyaller
2. Seramikler

a. Bioaktif seramikler

b. Bioinert seramikler

c. Zirkonyum



3. Karbonlar
a. Polikristalin camsi karbon
b. Karbon-silikon

4. Polimer esasli maddeler
a. Polimetilmetakrilat

b. Politetrafluor etilen

c. Polietilen
d. Silikon lastik
e. Polistlfon

Kisacast dental implantolojide genellikle, alloplastik materyallerden
faydalanilmaktadir ve giiniimiizde ideale en yakin alloplastik materyalin metal orijinli
oldugu kabul edilmektedir. Bu diisiince ile metal alagimlar1 iginde kabul edilebilir
Ozelliklerinden dolay: ilk olarak, paslanmaz celik, krom-kobalt alagimlari, altin,
palladyum, tantalyum, platin ve bu metallerin alasimlari implant materyali olarak
kullanilmigtir (Duymus ve Giingér, 2013). Titanyum ve titanyum alagimlar ise;
giiniimiizde implantlarin yapiminda en sik kullanilan metal orjinli materyallerdir

(Okte, 1991; Senel ve ark., 2010; Ozkan, 2011; Duymus ve Giingér, 2012).

2.4.1. Metaller ve Metal Alasimlari
2.4.1.1. Paslanmaz Celik (Fe-Cr-Ni):

Paslanmaz celik yapisindaki krom (Cr) igerigi ile korozyona, nikel (Ni) icerigi
ile de kirilmaya kars1 dayanikli hale gelirken, nikelin alerjik 6zelligi ve korozyona olan
dayaniksizlig1 materyali basarisiz kilmistir (Misch, 1999). Fabrikasyonu kolay olan
ucuz bir materyal olmasina ragmen, klinik olarak implant tedavisinde kullanim alanina

sahip degildir (Okte, 1991; Ozyazgan ve Cetinkaya, 2013).

2.4.1.2. Krom-Kobalt-Molibden (Cr-Co-Mo):

Krom-kobalt-molibden alasimi ilk olarak 1929 yilinda piyasaya siirilmistiir.
Materyalin iceriginde %63 Co, %30 Cr, %5 Mo bulunmaktadir (Duymus ve Giingér,
2012; Ozyazgan ve Cetinkaya, 2013).



Dokuya ilk yerlestirildiginde herhangi bir doku reaksiyonu meydana
getirmemelerine ragmen, uzun dénemde kronik enflamasyon ve mobilite ile birlikte
seyreden fibr6z enkapsililasyon meydana gelebildiginden kullanimi tercih

edilmemektedir (Misch, 1999; Kenneth ve Phillips, 2005; Duymus ve Giingor, 2012).

2.4.1.3. Tantalyum ve Niyobyum:

Tantalyum ve niyobyum materyallerinin de biyouyumluluk anlaminda viicutta
titanyum gibi kabul gordukleri bilinmektedir. Ancak bu materyallerin klinik

kullanimina ve uzun dénem prognozlarina ait bilimsel veriler yetersizdir.

2.4.1.4. Titanyum ve Titanyum Bazh Materyaller

Titanyum, reaktif bir metaldir ve saf olarak elde edilmesi zordur (Craig ve

Powers, 2000; Duymus ve Glingor, 2013).

“Kroll prosesi” ile elde edilen saf titanyum, titanyum 6énciliind elde etmek icin
erimis sodyumla indirgenir. Yumusak haldeki titanyum Onciilii ise, basing altinda veya
argon atmosferinde eritilip birlestirilerek titanyum ingotlar elde edilir (Berg ve ark.,

1995; Wang ve Fenton, 1996; Duymus ve Giingor, 2013).

Saf titanyum;

e Manyetik degildir ve kemik dokuyla termik agidan uyumludur.

e Doku icinde inert bir materyaldir. Dokuyla temas eden oksit tabakasi
kesinlikle bozunmaz. Bu sebeple organik molekillerle reaksiyona giren
herhangi bir iyon metalden ayrismaz.

e Mekanik direncinin kortikal kemik ve dentinden fazla olmasi mekanik
acidan yeterli kriterlerdir. Ayrica toksik olmayis1 ve kolay sekillenebilir
olmasi tercih edilmesini saglayan 6zelliklerdendir.

o Reaktif bir materyaldir. Hava-su ve benzeri elektrolit ortamlarda metalin
yiizeyinde kendiliginden bir oksit tabakasi olugur. Olusan bu oksit tabakasi,
implant metalini viicut sivilarindan ve tiim kimyasal etkilerden koruyan bir

bariyer gorevi gordir.

Oksijen igerikleri farklilik gosteren dort tip (grade) saf titanyum (cpTi) bulunur
(Wang ve Fenton, 1996). Titanyum tipleri arasinda icerikte bulunan nitrojen, karbon



ve hidrojen oranlar1 biiylik farklar géstermez. Bu nedenle, saf titanyum oksijen ve
demir igerigine gore dort ayr tipe ayrilir (Tablo 2.2.). Tipler arasinda en fazla oksijen
iceren, %0,4°liik oksijen orani ile Tip 4 titanyumdur (Wang ve Fenton, 1996; Duymus
ve Glingor, 2013).

Tablo 2.2: ¢pTi ve Ti alagimlarinin % agirlik bilegenleri (*Donley ve Gillette, 1991; Niinomi 2008,
Duymus ve Gilingor, 2013).

ELEMENT GRADE 1 GRADE 2 GRADE 3 GRADE 4
Nitrojen 0,013/0,3* 0,03 0,05 0,05
Karbon 0,10 0,10 0,10 0,10
Hidrojen 0,01/0,015* 0,01/0,015* 0,01/0,015* 0,01/0,15*
Demir 0,20 0,30 0,30 0,50
Oksijen 0,18 0,25 0,35 0,40
Titanyum(Denge) 99,48 99,31 99,19 98,94

Saf titanyum tipleri icerisinden sadece Tip 4 (Grade 4) titanyumlar dental
implantoloji alaninda yogun bir kullanim alani bulmuslardir. Cilinkii bu materyal, saf
titanyumlarin en dayaniklisidir ve miikemmel korozyon direnci gostermesinin yani

sira Ustiin sekillendirilebilirlik de sergilemektedir (Giinay ve ark., 2013).

Ayrica titanyumun elastiklik modiilii diger implant materyallerine gére kemigin
elastiklik modiiliine daha yakindir, dolayisiyla bu materyal kemik implant yilizeyinde
kuvvet dagilimin1 daha diizenli hale getirir (Giinay ve ark., 2013).

2.4.1.4.1.Titanyum Alasimlar:

Saf titanyumun yani sira titanyum alasimlarindan Ti-6Al-4V titanyumun en sik
kullanilan formudur (Ozyazgan ve Cetinkaya, 2013). Yakin dénemlerde implantoloji
uygulamalarinda Grade 5 ya da Tip 5 (Ti-6Al-4V) olarak ifade edilen bu alagimlarin,
diger titanyum alasimlar1 ve saf titanyum tipleri ile ayn1 derecede osseointegrasyon
Ozelligi gosterdigi kabul edilmektedir (Polmer, 2007) ve giinimuzde olumlu
ozellikleri dolayisiyla materyalin kliniksel kullaniminda artis meydana gelmistir
(Goger, 2010).



Titanyum alagimlarinda, saf titanyumdan farkli olarak titanyuma, az miktarda
aluminyum ve vanadyum ilavesi (Tablo 2.3) ile materyalin direnci ve
sekillendirilebilirlik 6zellligi arttirilmakta, mekanik 6zellikleri giiglendirilmektedir

(Roach, 2007; Niinomi, 2008; Duymus ve Giingor, 2013). (Tablo 2.4).

Tablo 2.3: Ti-6Al-4V’nin materyal i¢erigi (Donley ve Gillette, 1991).

Ti- 6Al- 4V (Grade N C H Fe 0] Al \% Ti
5)

0,05 0,08 | 0,012 | 0,25 | 0,13 | 5,5-6,5 | 3,5-4,5 | Denge

Tablo 2.4: Ti-6Al-4V ve saf titanyum genel 6zelliklerinin karsilagtirilmasi (Contreras ve ark., 2002).

OZELLIK SAF TITANYUM | Ti-6Al-4V
Yogunluk (gr/cm %) 4,5 4,5
Dékiim Sicakligi (°C) 1700 1700
Tensile Stres (MPa) 520 1000
Oransal Sinir (MPa) 350 920
Elastisite Modull (GPa) 110 85-115
Sertlik (VHN) 200 -
Esneklik (%) 20 14

Ayrica titanyum ve titanyum alasimlart biyouyumluluklar1 ve dayanikliliklar
sayesinde hem kendi i¢lerinde kirilmayacak kadar dayanikli, hem de ¢evre kemikte
kullanilmama atrofisine neden olmayacak kadar elastisite modiiliine sahip

materyallerdir (Misch, 2005).

Yapilan son arastirmalarda da titanyum ve titanyum bazli materyallerin kemigin
elastik modiiliisiine yakin degerler sergiledigi tespit edilmis ve titanyum implantlarin
kompakt kemikten yaklasik olarak 1,5 kat, Ti-6Al-4V alagimin ise kompakt kemikten
6 kat daha saglam oldugu bildirilmistir (Tunali, 2004; Grandin ve ark., 2012; Duymus
ve ark., 2013).



Giliniimiizde dental implantoloji alaninda uzun donem kliniksel ve bilimsel
verileri olan ve en iyi dokiimante edilmis metal olan titanyum ve titanyum alasimlari
tercih edilmektedir. Ozelliklerinden dolay1 titanyum, dental implant uygulamalarinda
temel materyal olmus ve modern implant tedavisinin baglangici olarak kabul edilen
Branemark’in 20.yiizy1lin ikinci yarisinda yaptigi ¢alismalar sonucunda, implantasyon
icin glinimuzdeki en popiiler materyal olarak kabul edilmeye baglamistir (Duymus ve
Glingor, 2012; Ozyazgan ve Cetinkaya, 2013).

2.4.2.Seramikler

Seramik materyalleri korozyona direncli, doku ile uyumlu ancak gerilme ve
biikiilme dayaniklilig1 az olan maddelerdir, ayrica sekillendirilmeleri de kolay degildir.

(Kohal ve ark., 2000; Egilmez ve ark., 2010).

Dis hekimliginde kullanilan seramikler temelde, bioaktif ve bioinert olmak iizere
iki grupta incelenmektedir. Bunlara ilaveten son dénemlerde zirkonya bazli seramikler
kullanima girmis ve implantolojide olduk¢a popiiler materyaller haline gelmistir

(Egilmez ve ark., 2010).

2.4.2.1.Bioaktif Seramikler

Bioaktif seramikler grubunda hidroksiapatitler ve bioglass (silika esasli cam)
yapilar bulunmaktadir. Giincel kullanimda, hidroksiapatitler implant yizey
islemlerinde tercih edilirken, bioglass materyali oldukga kirillgan bir materyal olmasi
nedeniyle implant materyali veya implant yiizey kaplamasinda tercih edilememektedir
(Kenneth ve Phillips 2003; O’Brien, 2008).

2.4.2.2 Bioinert Seramikler

Bioinert seramikler, single kristal ve polikristal (ttibingen) olmak Uzere 2 tiptir
ve ylzeylerinde aliiminyum oksit vardir (Lemos, 1986; Okte, 1991). Aliiminyum
oksit; inert olmasi, iyon salinimi ve immun cevap olusturmamasi nedeniyle seramik
implantlar i¢in altin standart olarak gosterilmistir. Ancak bu implantlar sikistirma
kuvvetlerine dayanikliyken, biikiilme ve ¢ekme tipi kuvvetlere karsi zayiftir. Bu

nedenle kisitl endikasyonlari mevcuttur. Klinik ¢alismalar ise, bu implantlarin sert ve
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yumusak dokuda iyilesme siireclerinin olduk¢a basarili oldugunu gostermistir

(Kenneth ve Phillips 2003; O’Brien, 2008; Ozyazgan ve Cetinkaya, 2013).

2.4.2.3.Zirkonyum

Zirkonyum materyalinin biyomedikal olarak kullanimi, 0Ustin mekanik
oOzellikleri ve biyouyumlulugu nedeniyle baslamis, dis hekimligine girisi ise 1990’larin
basinda endodontik post ve implantlarda kullanilmastyla olmustur (Raigrodski, 2004;
Raigrodski ve ark., 2006; Duymus ve Giingor, 2013).

Ozellikle yttrium ile stabilize edilmis zirkonyum (Y-TZP) ile ¢ok daha yogun,
sert, dayanikli bir yap1 elde edilmektedir ve yiiksek mekanik 6zelliklerinden dolay1
implant dis hekimliginde siklikla kullanilmaya baslanmistir (Piconi ve Maccauro,
1999; Duymus ve Glingor, 2013).

Zirkonyum, diger implant materyallerine goére daha az plak tutulumuna
sebebiyet vermektedir (Sollazzo ve ark, 2008). Konvansiyonel titanyum implantlarin
porselen translusensisinde azalma ve gingival marjin bolgesinde gri renklenme
meydana getirmesi nedeniyle (Jung ve ark, 2008), 6zellikle yiiksek giilme hatt1 ve ince
mukozasi olan hastalarda estetik problemler olusmamasi igin tercih edilebilir
(Ozyazgan ve Cetinkaya, 2013; Duymus ve Giingdr, 2013). Ayrica bir¢ok arastiricinin
zirkonyum oksitin herhangi bir toksik, imminolojik veya kanserojenik etkisi
bulunmadig1 konusunda fikir birligi vardir (Hayashi ve ark, 1992; Hayshi ve ark.,
1993; Hisbergues ve ark., 2009).

Bu istiin 6zelliklerinin yani sira zirkonyumun en bilyiikk dezavantajlarindan
birinin, yapisinda olusabilen kiriklar oldugu bildirilmistir. Bu kirilmalarin en biiyiik
nedeni olarak, zirkonyumun viicut 1sisinin iizerinde bir 1stya maruz kalmasi
sonrasinda, materyalde su emme 6zelliginin 6n plana ¢ikmasi ve su molekiillerinin,
materyalde meydana gelen catlak yiizeylerin arasina girerek genlesmeye ve kopmalara
sebebiyet vermesi gosterilmistir. Ancak yapisi kirik olusumuna miisait olsa da
zirkonyumun, spesifik kristal yapist nedeniyle implant kiriklarina sebebiyet

vermeyecegi de diistiniilmektedir (Scarano ve ark., 2003; Koch ve ark., 2010).
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Dental uygulamalar i¢in zirkonyum seramikler oldukca dayanikli, estetik ve
biyouyumlu bulunmus olsalar bile uzun dénem basar1 ve giivenilirlikleri dikkatle

degerlendirilmelidir (Egilmez ve ark., 2010).

2.4.3. Karbonlar

Bu materyaller mekanik dayanikliliklarinin diisiik, fonksiyon esnasinda kirilma
olasiliklarinin ¢ok yiiksek, elektriksel ve termal gecirgenliklerinin yiiksek olmasi
nedeniyle giiniimiizde dental implantolojide kullanilmayan maddelerdir (Okte, 1991).
Fakat elektrokimyasal 6zelliklerinden dolay1 kaplama materyali olarak kullanilmasi

tavsiye edilmektedir (Kenneth ve Phillips, 2003; Ozyazgan ve Cetinkaya, 2013).

2.4.4.Polimer Esashh Maddeler

Bu materyaller yapilan ¢alismalarda toksik ve karsinojenik bulunmalari, diger
materyaller ile karsilastirildiginda daha yumusak, esnek ve daha diisiik elastisite
modiiliine sahip olmalar1 nedeniyle implant materyali olarak kullanilamamaktadir

(Kenneth ve Phillips, 2003).

Kirsch ve arkadaslarina (1989) gore giinlimiizde polimerler ancak, dental
implantlar i¢in bazi komponentlerin yapiminda ve klinik olarak bazi implant
sistemlerinde (IMZ implant sistemi) implant govdesinin i¢ kisminda periodontal
ligamenti taklit etmek ve sok emmek amaciyla kullanilabilmektedir (Ozyazgan ve
Cetinkaya, 2013).

Tim bu dental implant materyaller incelendiginde, en basarili implant
materyalinin titanyum ve titanyum alagimlari oldugu goriilmektedir. Ancak son
donemlerde; yiiksek dayanimli, biyolojik olarak uyumlu, yiiksek hidrofilite sonucu
giiclii osteointegrasyon saglayan ve dar capli alanlarda giivenle kullanilabilen

“titanyum-zirkonyum implantlar’” gelistirilmistir (Grandin ve ark., 2012).

2.4.5. Titanyum-Zirkonyum (Ti-Zr):

Gunumuze kadar cpTi implantlar Gistiin 6zellikleri sayesinde basarili bir sekilde
kullanilabilmistir (Grandin ve ark., 2012). Ancak tek dis implant uygulamasinin
gerektigi ve dissiz bolgenin dar oldugu durumlarda, dar ¢apli implantlarin (< 3,5 mm

cap) kullanilmasina ihtiya¢ duyuldugunda cpTi implantlar mekanik gerilme
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mukavemeti yonunden yetersiz kalabilmektedir (Zinsli ve ark, 2004; Al-Nawas ve
ark., 2012). Hatta bu tip vakalarda kullanilan dar ¢apli Ti implantlarda, yorulmaya
bagli meydana gelen kirik riskinde artig tespit edilmistir (Schwarz, 2000; Romeo ve
ark., 2006; Allum ve ark., 2008). Titanyum alasimlarinin dar dissiz bosluklarda
kullanimimi glvenli hale getirebilmek icin, materyale ait mekanik 0zelliklerin

gelistirilmesi diisinilmiis ve bazi yaklasimlar ortaya ¢ikmustir (Parr ve ark., 1985).

Zirkonyum gibi toksik olmayan materyallerin titanyuma ilavesi giindeme gelmis
ve bu kombinasyonun materyal 6zellikleri aragtirilmaya baslanmistir (Kim ve ark.,

1997; Khan ve ark., 1999; Zhang ve ark., 2009).

Titanyum ve zirkonyum materyallerinden ikili kombinasyon ile tretilmis Ti-Zr
implantlar ortalama %15 oraninda (%13 ile %17 arasinda), ¢ogunlukla da monofazli
(tek fazli) a- yapisinda zirkonyum ve %85 titanyum icermektedirler (Kobayashi ve
ark., 1995; Grandin ve ark, 2012, Barter ve ark., 2012). Bu icerikleri dolayisiyla Ti-Zr
implantlar, dstiin biyouyumluluk ve yiiksek mekaniksel dayanim sergileyen

materyallerdir (Kobayashi ve ark., 1995; Grandin ve ark, 2012).

Ti-Zr implantlarin saf titanyum ile Kkarsilastirildiklarinda daha ylksek
mekaniksel dayanim sergiledigi Kobayashi ve arkadaglar1 (1995) tarafindan rapor
edilmistir. Bernhard ve arkadaslar1 da (2009), Ti-Zr implantlarin titanyum implantlar
ile karsilastirildiginda %40 oraninda daha fazla fatigue (yorgunluk) dayanimi ve daha

yiiksek tensile stres degerleri sergiledikleri tespit edilmistir.

Ek olarak Ti-Zr alagimlarinin titanyuma oranla daha iyi biyouyumluluk
sergiledikleri (Ikarashi ve ark., 2005; Grandin ve ark, 2012) ve biyolojik sivilara kars1
olusan korozyon direncinin oldukga yiiksek oldugu bildirilmistir (Naganava ve ark.,

2004; Ikarashi ve ark, 2005; Bernhard ve ark., 2009).

Tim bu deneysel arastirmalarin yani sira Ti-Zr implantlarin klinik agidan da
oldukga basarili oldugu ¢alismalarda tespit edilmistir. Ancak materyalin basarisinin
kesinlesebilmesi i¢in farkli klinik kosullar altinda, implant stli restorasyonlara ait
sonuclarin da mutlaka degerlendirilmesi gereklidir. Bu anlamda Ti-Zr implantlar ile

yapilan bazi ¢aligmalarda su sonuglar elde edilmistir:
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e Horizontal olarak sinlis ogmentasyonu gerceklestirilmis vakada implant
uygulanmasinin ardindan ilk yildaki takiplerde %97 sag kalim orani tespit
edilmistir (Lindgren ve ark, 2012).

e Posterior maksilla bolgesinde erken implant yerlestirilmesi sonrasinda ilk
yildaki sag kalim orani ise %100 olarak bulunmustur (Roccuzzo ve Wilson,
2009).

e Erken vyiklemeye tabi tutulan iki implant destekli overdenture
restorasyonlarinin takibinde ise 40 aylik siire sonunda sag kalim oranlar1 %99
olarak tespit edilmistir (Stoker ve Wismeijer, 2011) .

e Atrofik maksillanin overdenture ile rehabilitasyonunda kullanilan implantlarda

ise 16 ay sonrasinda %100 sag kalim tespit edilmistir (Cordaro ve ark., 2013).

Tum bu sonuglar Ti-Zr implantlarin zorlu saglik kosullarina sahip hastalarda ve
farkli cerrahi prosediirlerin gerekebilecegi endikasyonlarin varliginda da basariyla

kullanilabilir olduklarini gostermektedir.

Ozetle Ti-Zr kombinasyonu; biyouyumlulugu, osseointegrasyon ozelliklerini
muhafaza edebilmesi ve gelistirilmis mukavemeti nedeniyle 6zellikle dar capli implant
uygulamalarinda giiniimiizde ilgi ¢ekici bir implant malzemesi olarak kendini

gostermektedir (Grandin ve ark., 2012).

2.5. implant Geometrisi

Implant tasarimindaki 6ncelikli hedef, ¢igneme kuvvetlerinin cevre destek
dokulara zarar vermeden dagitilmasidir. Ancak bdyle bir implant tasarimi ile uygun
sekilde kuvvet dagilimi ve basarili bir osseointegrasyon saglanir. Aksi takdirde
osseointegrasyon meydana gelmez veya mevcut osseintegrasyon bozulur ve kuvvet
dagilimi diizensiz bir bicimde yayilarak implantin boyun bolgesinde ve sivri koselerde
yogunlagarak kemik rezorpsiyonuna neden olur (Misch, 2005). Yani implant

geometrisi ve osseointegrasyon karsilikli olarak birbirini etkilemektedir.

Ozetle; implant gevresinde olusabilecek stres dagilimi; implant gévde tasarimu,
implant ¢ap1, implant uzunlugu, yiv yapisi, implant materyal 6zellikleri, implant yiizey
ozellikleri, boyun bolgesi tasarimi ve implantin yerlestirme agis1 gibi birgok faktdrden

etkilenmektedir (Reiger ve ark., 1990; Anitua ve Orive, 2010).
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2.5.1.implant Gévde Yapisi

Glintimiizde en ¢ok kullanilan ii¢ temel implant gévde dizayni vardir. Bunlar;
konik, silindirik ve blade tip implantlardir ve bu tasarimlarin hepsi endosteal (kemik

ici) implantlardir (Ozkan, 2011).

Blade tip implantlarda tiretimsel bir 6zellik olan bosluklu yapi, kemigin bu
bolgelere dogru gelisimini indiikleyerek tutuculugu saglamaktadir. Fakat bu tip
implantlarin uygulama zorlugu ve uzun donemde gézlemlenen basarisiz sonuglari

dolayisiyla kullanimlari sinirlanmistir (Nikitas, 2000).

Silindir tip tipinde yiv tasarimi olmamasi sebebiyle primer stabilizasyon,
implantlarin kemik igerisine sikica oturmasiyla yani siirtiinme ile elde edilmektedir
(Siegele ve Soltesz, 1989). Bu nedenle kemik kalitesinin yetersiz oldugu bolgelerde

bu tip implantlarin kullanim1 konusunda ¢esitli tartismalar mevcuttur (Nikitas, 2000).

Konik form (vida) implantlar, giiniimiizde en yaygin olarak kullanilan ve
tiretilen implantlardir. Bu implantlarin Gizerindeki yivler sayesinde kemik-implant
temas alan1 artmakta ve primer stabilizasyon kolaylikla elde edilmektedir. Ayrica bu
implant dizayni, protez kullanimi sirasinda kemige iletilen yiiklerin esit dagilimini da

saglayabilmektedir (Skalak, 1983; Siegele ve Soltesz, 1989; Nikitas, 2000).

2.5.2. implant Cap1

Implant gapr; en genis implant yivi ile karsisindaki implant yivinin tepe noktalari
arasmnda Olgiilen mesafe olarak tanimlanir. Implant gapinin bilylmesi ile birlikte
implant yilizey alan1 artmakta ve kemik-implant temas alaninda da artig
saglanmaktadir. Ornegin, 3 mm ¢apimdaki bir implantin ¢apmm 1 mm artmasi,
implantin yiizey alaninda %35°lik bir artisa neden olmaktadir ve dolayisiyla temas
alaninin artmasiyla birlikte, primer stabilitede de artis olacaktir. Ayrica yiizey alaninin

artist implantin kirilmaya kars1 direncini de artiracaktir (Misch, 1999).

Jae-Hoon Lee ve ark. (2005) maksimum stabiliteyi saglayabilmek i¢in gereken
ideal implant ¢apinin, alveolar krette bukkal ve lingual kortikal tabakaya en yakin

temasi gosterebilecek capta olmasi gerektigini belitrmislerdir.
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implant kullammmin genel olarak; 3,75 mm ile 4,1 mm aralifinda cap
degerlerine sahip oldugu ve bir ¢ok endikasyon igin bu ¢aptaki implantlarin
kullaniminin uzun dénemde basarili sonuglar sergiledigi tespit edilmistir (Buser ve

ark., 1997; Bornstein ve ark., 2005; Sanchez-Perez ve ark., 2010).

Bu implantlar “‘standart ¢apli implantlar’’ olarak kabul edilmektedir. Ancak
standart capli implantlar, islem yapilacak alanda yatay krestal kemik boyutunun
yetersiz olmasi ve disler ile uygulanacak implantlar arasi mesafenin dar olmasi gibi
durumlarda basariyla uygulanamamaktadir (Teughels ve ark, 2009; Benic ve ark.,
2012). Bu nedenle farkli endikasyonlar i¢in standart caplara gore daha dar caph
implantlarin kullanilmasi diisiincesi giindeme gelmeye baslamistir. Yeni nesil “’dar
capli implanlar’’in tasarlanmasiyla, cerrahi prosediirler azaltilabilmis ve Ozellikle
genel tibbi risk faktorleri olan hastalar i¢in de implant uygulamalar1 popiiler hale

gelmeye baslamistir (Narby ve ark, 2008; Carlsson ve Omar, 2010).

Dar c¢apli implantlar literatiirde capsal deger olarak < 3,5 mm olarak
tanimlanmistir ve bu tip implantlarin genellikle, premolar bolge ya da kesiciler
bélgesinde bulunan dar dissiz bosluklar ve dar interimplant mesafeler i¢in oldukca
uygun olabilecegi bildirilmistir. Dar ¢apli implantlar, implant yerlestirilmesi planlanan
bolge eger 5 mm’den daha az kemik ¢apina sahipse tercih edilmektedir (Lae-Hoon Lee
ve ark., 2005; Kim ve ark., 2005).

Dar ¢apli implantlarin sonlu elemanlar analiz yontemi ile degerlendirilmesinde,
stresin Ozellikle kemik-implant ara yiizeyine iletimi konusunda dezavantajli

olduklarin1 gostermistir (Baggi ve ark., 2008; Ding ve ark., 2009).

Ding ve ark.’larinin (2009) bu konu tizerinde yaptiklar1 bir ¢alismada, implant
capmin 4,8 mm’den 4,1 mm’ye indirgendigi duruma gore, 4,1 mm’den 3,3 mm’ye
indirgendigi durumlarda implant-kemik ara yilizeyinde olusan stres dagiliminin daha
zararlh etkiler yaratabilecegi tespit edilmistir. Bu sonuglardan yola ¢ikilarak dar gapli
implantlarin, kliniksel olarak asir1 yiikleme mevcudiyetinde, yikl tolere edebilme
yeteneklerinin yetersiz oldugu ve bu tip durumlarda dar ¢apli implant kullaniminin

periimplant krestal kemik erimelerine yol agarak, dezavantaj olusturabilecegi tespit
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edilmistir. Ayrica bu tip implantlarin standart implantlara gore kirilmaya daha egilimli
oldugu da bildirilmistir (Allum ve ark., 2008).

Bu nedenden dolayi, avantajlarina ragmen dar c¢apli implantlarin kullanim
alanlar1 sinirli tutulmaktadir. Bu tip implantlardan faydalanabilmek i¢in klinik ortam
analizinin ¢ok iyi yapilmasi, endikasyonun dogru belirlenmesi ve yiikleme-okliizal

iliski durumunun oldukga hassas olarak ayarlanmasi gerekmektedir.

2.5.3. implant Uzunlugu

Implant uzunlugu; implant platformu ve implant apeksi arasinda &lciilen
mesafedir. Govde ve cap formu olarak cesitlilik gosterebilen implantlar, klinik
ihtiyaglar dogrultusunda boyutsal olarak da ¢esitlendirilmeye baglanmistir. Firmalara
gore cesitlilik gdstermekle birlikte, glinlimiizde artik standart uzunluktaki (>10 mm)
implantlarin yan1 sira, kemik yapmin yiiksekliginin sinirli oldugu durumlarda
uygulanmak iizere kisa implantlar (< 10 mm) da iiretilmeye baslanmistir (Griffin ve

Cheung, 2004; Das Neves ve ark., 2006).

10 mm’den uzun implantlarin Osseointegrasyonun saglanmasinda artis
saglayacagi, kisa implantlarin ise basarisizlik oraninin arttirabilecegi ile iliskin
calismalar bulunmaktadir. Fakat kisa implantlarin basarili oldugunu gosteren

calismalar da mevcuttur (Pierrisnard ve ark., 2003).

2.5.4. Yiv Geometrisi

Implant dizaynlarindaki farkliliklar agisindan giindeme gelen bir diger konu ise,
implant yiv tasarimlaridir. Implant yivleri mikroretansiyon saglayarak primer
stabilizasyonu arttirmak ve kemik-implant ara yiizeyinde olusan stres kirici etki

gosterebilmek i¢in tasarlanmaktadir (Misch, 1999; Nikitas, 2000; Misch, 2005)

2.5.5. Krest Modilu

Implant bolgesinin kret modiilii transosteal bolgedir ve yiiksek yogunlukta
mekanik stres bolgesi olarak karakterize edilmistir. Bu implant bolgesi yiik tasima
acisindan gereken Ozellikleri tam olarak sergileyememekte ve sonugta bu bdlgede,
implant dizaynt ve uygulama teknigine bakilmaksizin genel olarak kemik kaybi

meydana gelmektedir. Krest modiilii ise, implant govdesinin yiik tagima yapisina
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baglant1 bdlgesidir (Mammadzada ve ark., 2011). Ayrica bu yapi, yumusak doku
bariyerinin devamliligi i¢in gereken transmukozal implant pargalarindan biri olarak da
tanimlanabilir (Becker, 1999).

2.6.implant Endikasyon ve Kontrendikasyonlar
Implant tedavisinin endikasyonlarini su sekilde siralayabiliriz:

e Tam protezi tasiyan dokularda destegin yetersiz olmasi,

e Zayif agiz ve kas koordinasyonu,

e Diisiik doku toleransi,

e Protezin stabilitesini bozan parafonksiyonel aligkanliklar,

e Tam protezler igin gergekci olmayan hasta beklentileri,

e Asir1 bulant1 refleksi,

e Hareketli protez kullanimindan psikolojik olarak rahatsizlik duyma,
e Dogal dislerin uygun olmayan say1 ve konumda olmasi,

e Komsu dislerin saglikli oldugu tek dis eksikligi,

e Ortodontik ankraj amacl ve

e Dis agenezisi (Hobo ve ark., 1990; Davarpanah ve ark., 2003).

Rosenstiel ve arkadagslart (2006) ise implant kontrendikasyonlarini;

e Akut hastalik,

e Hamilelik,

e Kontrolsiiz sistemik rahatsizliklarin varligi,
e Implant sahasinda tiimoral yap1 varligi,

e Hasta beklentilerinin gergek istii olmast,

e Protez yapilmasinin miimkiin olmadig1 durumlar olarak belirtmislerdir.

2.7. implant Destekli Protezler

Genel olarak, dissiz bir ¢enenin protetik a¢idan tedavi planlamasini belirlemek
i¢in oncelikle bazi kriterler degerlendirilmelidir (Mericske- Stern ve ark., 2000; Gul,
2009) Bunlar; implantlarin ¢enedeki yer, dagilim ve sayilari, karsi cenedeki digler veya

protez tipi, ¢enelerarasi iliski, okliizal sema ve estetik faktorlerdir.
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2.7.1. implant Ustii Protezlerin Avantajlari

e Kemik hacminin korunmasi,

e Okliizyon dikey boyutunun restorasyonu ve korunmasi,
e Hastalarin 6zgiivenlerinin artmast,

e Proprioseptif duyunun kismen kazanilmasi,

e Daha iyi konusma,

e Daha tutucu ve fonksiyonel protezler,

e Protez hacminin azalmasi,

e Daha fonksiyonel protezler,

e Yiiz estetiginin korunmasi,

e Restorasyon Omriiniin artmast,

e Hareketli protezler yerine sabit protez olanagi ve stabilitenin artmasi,

e Komsu dislerde preparasyon yapilmamasi ve

e Stabilitenin artmast (Misch, 2005).

2.7.2. implant Destekli Protezleri Simiflandirilmasi

Gilintimiize kadar implant {istii protezler farkl kriterlere gore siniflandirilmistir.
Ornegin, Misch (1999) tarafindan yapilan siniflamaya gére implant iistii protezler;
sadece implant destekli tistyapr protezleri, implant-dis destekli tistyap1 protezleri ve

implant-doku destekli tistyap1 protezleri olmak tzere i¢ gruptur.

Implant {istii protezler, bazi arastiricilara gore ise daha konvansiyonel bir
yaklasimla su sekilde smiflandinilmistir (Misch, 2005; Giil, 2009; Ozkan ve
Kazazoglu, 2014):

P-1: (Normal dis boyutlarmda implant {istii sabit protez): implant uygulanacak
kemik dokusu yeterli yikseklik ve kalinlikta; implant iizeri uygulanacak sabit protez

normal dis boyutlarindadir.

P-2: (Asir1 konturlu implant {istii sabit protez): Implant iizerine uygulanacak
sabit protez normalden c¢ok az farklilik gosterecek sekilde asir1 konturlu olarak

islenmistir.
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P-3: (Dikey yonde hem dis, hem diseti restorasyonu seklinde implant iistii sabit
protez): Dikey yondeki kemik kaybi sabit protezin dis-diseti restorasyonu seklinde

olmasini gerektiriyorsa, protez de ‘‘P-3’" olarak adlandirilir.

P-4: (Hem anteriorda hem posteriorda implant destekli hareketli protez): Eger
implant, hareketli proteze hem 6n bdlgede hem de arka bdlgede destek veriyorsa bu

tiir planlama ‘P-4’ olarak siniflandirilir.

P-5: (Sadece anteriorda implant destekli hareketli protez): Implant proteze
yalmiz 6nde destek veriyorsa, bu tip planlama ‘P-5°" olarak tanimlanir. Bu tir

durumlarda protez posterior bolgede yumusak doku ile desteklidir.

2.7.3. implant Destekli Sabit Protezler

Implant uygulamalar1 sayesinde, hem alveol kemiginin rezorpsiyonu
engellenecek hem de geleneksel koprii protezlerinde yapilmasi zorunlu olan dis

preparasyonundan da kaginilmis olunacaktir (Ozen ve ark., 2007).

Restorasyon yapilacak bolgede eger kemik kalitesi yeterli ise, kron-kopri
tasarimlar1 seklinde implant destekli sabit protezler yapilabilir. Bu gibi vakalarda
protetik tedavi planlamast yapilirken; maksilla ve mandibulanin anatomik ve
morfolojik yapisi, kemik kalitesi, estetik faktorler (fasiyal destek, dis uzunlugu,
yumusak doku miktar1 ve giilme hatt1) ve ¢eneler aras1 mesafe degerlendirilmelidir

(Sertgdz, 2005; Ozen ve ark., 2007).

Tek dis eksikliklerinde tedavi planlamasi yapilirken islem alani, estetik bolge ve
estetik olmayan bolge olarak iki béliime ayirilarak degerlendirilmelidir (Ozen ve ark,
2007). Ciinkii o6zellikle anterior bolgedeki tek dis restorasyonlarinda fonksiyonla
beraber estetik de ¢cok 6nemlidir.

Posterior bolgedeki dis eksikliklerinde ise estetikten ¢ok fonksiyon ve hijyenin
saglanabilmesi dnemlidir. Posterior bolgedeki tek dis eksikliklerinde implantlar daha
fazla devirici ve yikici kuvvetlere maruz kalir. Bu nedenle, yapilacak kron
restorasyonlarinda tiiberkiil yiikseklikleri ve egimleri azaltilmali, okliizal tabla
kigultalmelidir. Ayrca implantlar mesio-distal olarak dissiz bosluk bolgesinin

merkezine yerlestirilmelidir. Protetik iistyapi i¢in, arklar aras1 mesafenin simante veya
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vidali kronlar i¢in mekanik olarak tutuculugu saglayabilecek boyutta bir abutment
yerlesimine imkan saglayacak sekilde olmasina 6zen gosterilmelidir. Ayrica dissiz
bosluk bolgesi 14 mm’den fazla ise tek dis bolgesine iki implant uygulamasi,
gerekenden daha dar ise dar ¢apli implant uygulamasi tercih edilmelidir (Ozen ve ark,

2007).

2.8.Implantlarin Yerlesim Aksi

Dental implantlarin uzun donemde agizda kalmasini saglamak i¢in, implant
aksimin, dogal disin aksini taklit edecek sekilde ve okliizal diizleme dik olmasi tavsiye
edilir (Krennmair ve ark., 2005). Ciinkii implantin yerlesim agis1 okliizal yiiklerin
iletimi ile yakindan ilgilidir ve biyomekanik a¢idan ¢ok o6nemlidir (Satoh ve ark.,

2005).

Dogru bir pozisyon ve agida uygulanamayan implant restorasyonlari, ¢igneme
sirasinda agirt okliizal yiikler olusturur. Bu durum, implanti ¢evreleyen kemikte
mikrokiriklar olusmasina, implant vidasinin gevsemesine ve gerilmelerin daha ¢ok
implantin boyun bdélgesinde toplanarak zararli etkiler olusturmasma ve sonunda

implantin kirilmasina yol agabilir (Richter, 1986; Watanabe ve ark., 2003).

2.9. implant Protezlerde Ustyap: Materyalleri

Ideal bir implant iistii sabit protetik restorasyonun hazirlanmasi igin restoratif
materyallerde aranilan ozellikler arasinda; dayanikli olmasi, biyouyumluluk
gostermesi, estetik olmasi, hizli ve kolay bir sekilde elde edilebilmesi, dogal dislere
benzer aginma ve agindirma 6zelligi géstermesi, termal genlesme katsayisinin mineyle
uyumlu olmasi, uygun stres transferi saglamasi ve ekonomik olmasi sayilmaktadir

(Eskitascioglu ve ark., 2004).

Glinlimiizde metal destekli seramik restorasyonlar1 ve tam seramik
restorasyonlar, implant iistii sabit protezlerde kullanilan restoratif materyallerdir.
2.10. Dogal Dentisyonda ve Protetik Restorasyonlarda Okliizal Yiikler

Dogal disli hastalar i¢in maksimum 1sirma kuvveti kisiden kisiye ve arkin
degisik yerlerinde farklilik gostermektedir (Sahin ve ark., 2002; Misch, 2005).

Maksimum 1sirma kuvvetleri, molar bdlgede daha fazlayken anteriora gidildikge
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azalmaktadir (Misch, 2005). Dissizlik siiresi artttkca maksimum ¢igneme kuvveti
azalmaktadir, ancak implant yerlestirilmesini takiben yillar i¢inde ¢igneme kuvvetleri

tekrar artig gostermektedir (Carr ve Laney, 1987).

Mericske-Stern ve Zarb (1996), implantlarla desteklenmis sabit protez kullanan
bir grup kismi dissiz hastada okliizal kuvvetleri degerlendirdikleri ¢alismalarinin
sonucunda, maksimum okliizal kuvvet ortalamasini birinci kii¢iik az1 ve her iki biiyiik
az1 disi i¢in 200 N’dan, ikinci kii¢iik az1 disi i¢in ise 300 N’dan daha az tespit

etmislerdir.

Esasen agiz icinde karmasik yiikler vardir. Cigneme sirasindaki vertikal ve
transvers yiikler, aksiyel yiiklere ve egilme momentlerine sebep olabilir, implantta ve
kemikte gerilmeye yol acabilir (Watanabe ve ark., 2003). Implantlar: etkileyen stres
calismalarinda sadece vertikal ve horizontal yiiklerin degil, oblik yiiklerin de
degerlendirilmesi gerekmektedir (Watanabe ve ark., 2003; Bozkaya ve ark., 2004; Gl,
2009). Cunku, oklizyondaki yukler c¢ok nadir olarak sadece vertikal yonde
iletilmektedir (Taylor ve ark., 2005), bu yiizden degerlendirmelerde lateral kuvvetler
de mutlaka g6z 6niine almmalidir (Giil, 2009). Ozellikle oblik yiikler, gercekgi 1sirma
yonlerini yansitir ve kortikal kemikte daha fazla zarara neden olacak kuvvetler

olusturur (Watanabe ve ark., 2003; Bozkaya ve ark., 2004).

Ancak yine de bu li¢ kuvvet yonii incelendiginde; tek bir dis veya implant
tizerinde en fazla kuvvetin aksiyel yiiklemelerde olustugu tespit edilmistir ve
caligmalarda aksiyel yiiklemelerde, 77-2440 N arasinda degisen degerlerde kuvvet
Olctimleri yapilmistir (Bozkaya ve ark., 2004).

Dogal dislerden farkli olarak implantlar, kemikle direk temasta olduklarindan
tizerlerine gelen kuvvetleri dogrudan kemige iletir. Bu nedenle kemik implant
biitiinliigliniin ve osseointegrasyonun korunmasinda ¢igneme kuvvetlerinin 6nemi
buyuktar (Ishigaki ve ark., 2003). Ayrica okliizal yikin yoni de, implant Gizerine etki
eden kuvvet miktarinda énemli farkliliklar yaratir. implant sistemini etkileyen yiikler
cekme, baski ve makaslama (shear) kuvvetleridir. Kemik, baski kuvvetlerine
dayanikliyken, cekme kuvvetlerine karsi % 30, makaslama kuvvetlerine kars1 ise % 65
daha az toleranshdir (Misch, 2005).
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Bu nedenle kemikte uygun gerilme dagilimi elde edebilmek igin, protez ve

implant iizerinden kemige iletilen yiikiin ve protetik tedavinin dikkatli planlanmas1 ¢ok

onemlidir (Koca ve ark., 2005).

2.11. Kemik Yapi

Kemik, insan iskeletine desteklik saglayan ileri diizeyde 6zellesmis mineralize
bir bag dokusudur. %23’{i organik matriks, %77’si hidroksiapatitten olusur. Organik
matriksin %86’s1 Tip 1 kollajen igerir ve yapisindaki kollajen kemige elastik ve

viskoelastik 6zelligini verir (Craig ve Powers, 2002).

Kemik, {i¢ tip hiicrenin aktivitesi sonucu olusur. Bunlar, osteoblast, osteoklast
ve osteosittir (Natali, 2003). Kemigin, hiicre dis1 matriksi osteoblastlar tarafindan
yapilir. Bu matriks periost ve endosteumun en igteki tabakasini olusturur. Kemik

olustukca osteoblastlar hiicre dis1 matrikste gomiilii kalirlar ve osteosit adin1 alirlar.

Kemikte bulunan diger bir hiicre tipi ise osteoklastlardir. Osteoklastlar, hicre
dis1 matriksi dekalsifiye ederek kemigin organik bolimdaini rezorbe eder. Osteoblastik
ve osteoklastik aktiviteler kemik yenilenmesini yénlendirirler. Bu hayat boyu devam

eden bir strectir (Craig ve Powers, 2002).

Kemik, ¢evreledigi elemanlar i¢in yapisal bir dayanaktir. Bu yapi1 6rgii seklinde
(woven), ince tabakali (lameller), demet seklinde (bundle) veya bilesik (composite)
Ozellikte olabilir. Kemik yapinin bu konbinasyonu yasa, fonksiyonel duruma ve

hastanin sistemik durumuna bagl olarak ¢esitlilik gosterebilir (Giil, 2009).

Kemik yapi, yogunluguna gore kompakt (kortikal) ve trabekiler (spongioz)
kemik olmak iizere ikiye ayrilir (Natali, 2003). Kompakt kemik, kemik yapinin dis
kisminda ve yogun bir yapida olmasi nedeniyle bu adi almistir. Ayrica bu tabakaya,
en dista yer aldig1 ve spongioz tabakayi g¢evreledigi i¢in “kortikal kemik” adi da
verilmektedir (Tunali, 2000). Kortikal kemigin en yiiksek kuvvet dayanimi, baski
gerilmesi i¢in 170 MPa ve c¢ekme gerilmesi icin 100 MPa olarak bildirilmistir
(Bozkaya ve ark., 2004). Kortikal kemigin mekanik 06zellikleri; porozitesi,

mineralizasyon seviyesi, yogunlugu, kollajen lif olusumu ve deformasyon hiz1 gibi
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faktorlere baglidir. Kortikal kemik, implant yerlestirilmesi i¢in trabekiiler kemige gore

daha elverislidir (Geng ve ark., 2001).

Kompakt kemik tabakasinin altindaki kemik yap1 ise g6zenekli ve slingerimsi
Ozellik gosterdigi igin “spongioz kemik” ya da ‘‘trabekller kemik’’ olarak
isimlendirilmistir (Tunali, 2000). Trabekiiler kemik kompakt kemige gore yogunlugu
ve sertligi daha az olan bir yapidir (Natali, 2003). Trabekiiler kemigin mekanik
oOzellikleri, kemigin porozitesine ve anizotropisine baglidir. Trabekiiler kemigin
kuvvet dayanci ¢ekme ve baski gerilmelerinde aynidir ve yaklasik 2-5 MPa arasindadir

(Bozkaya ve ark., 2004).

Wolf kanununa gore, kemik Uzerine gelen kuvvetler kemigin yeniden
sekillenmesini (remodeling) etkiler. Kemigin formunu ve yogunlugunu koruyabilmesi
icin uyarilmaya ihtiyaci vardir. Dis kayiplarinda kalan kemikteki uyarilma eksikligi bu
bolgede kemik yogunlugunda ve trabekiillerde azalmaya neden olur. Dis kaybindan
sonra kemigin genisligi ilk yil icinde %25 oraninda azalirken, yliksekliginde ise

yaklasik olarak 4 mm’lik bir azalma goriiliir (Misch, 2005).

Oral implantlarin biyomekanigini anlayabilmek icin, implant cevresindeki
kemigin davranigin1 anlamak sarttir. Baz1 aragtirmacilar, kortikal kemikte maksimum
stres konsantrasyonlari olustugunda, bunun implantla kemigin temas ettigi noktalarda
biriktigini, trabekiiler kemikte ise maksimum stres konsantrasyonunun implantin

apeksi etrafinda goriildigiinl bildirmislerdir (Sevimay ve ark., 2005).

2.11.1. Kemik Miktar1 ve Kalitesi Ile Tlgili Stniflamalar

Mevcut kemigin miktar1 ve kalitesi uygulanacak implantin basarisi i¢cin 6nemli
kriterlerdendir (Misch, 2005). Kemik miktari, digsiz bolgenin hacminin veya dis
yapisini tanimlanmasi igin kullanilir ve kemik yapiya ait yiikseklik, genislik, uzunluk
gibi faktorler degerlendirerek belirlenir. Kemigin igyapisi ise kalite veya yogunluk
olarak tanimlanir ve bu oranlar kemigin sertligini yansitir. Misch (1999) kemik yapiy1
su sekilde siiflandirmistir:

DI kemik: Yiiksek oranda mineralize olmus yogun kortikal kemikten olusur ve

asir1 rezorbe dissiz anterior mandibulada bulunur.
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D2 kemik: Kret tepesinde, yogundan kalin poéréze dogru kortikal kemik ve
altinda kaba dokulu spongioz kemikten olusur. Anterior ve posterior mandibula,
anterior maksillada ve nadiren posterior maksillada goralir.

D3 kemik: Kret tepesinde, ince ve pordz kortikal kemik ile altinda ince dokulu
spongioz kemikten olusur. Anterior ve posterior maksilla, posterior mandibula ve
anterior mandibulada goralur.

D4 kemik: Hemen hemen hi¢ kortikal kemik yoktur. Kemigin tamami ince
spongioz kemikten olusur. Siklikla posterior maksillada goriiliir.

D5 kemik: Mineralizasyonu tamamlanmamis kemigi ifade eder (Sekil 2.3).

D1 D2

Sekil 2.3: Misch’e gore kemik simiflandirmasi (Misch, 2005).

D3 D4

Yapilan arastirmalara gore, agizda goriilme yerlerine gore en dens kemik
anterior mandibulada, en por6z kemik ise maksiler posterior bdlgede gozlenir.
Bununla birlikte kemik yogunlugu, hastanin digsiz kaldig: siireye, parafonksiyonel
aliskanliklarina, kas atagmanlarina, hastanin sistemik durumuna ve hormonal etkilere
bagli olarak degisebilir (Misch, 2005; Ozyilmaz ve Cetinkaya, 2013).

Basarili tedaviler i¢in kemikte tercih edilen 6zellikler; kortikal kemigin fazla,
trabekiiler kemigin az ve trabekiillerin sik olmasidir (Ulusoy ve Aydin, 2003; Misch,
2005). Ciinkii, kemik yogunlugunun artmasi, baglantinin mekanik o6zelliklerini
gelistirecek, daha az mikro hareket ve stres konsantrasyonu saglayacaktir (Sahin ve
ark., 2002; Misch, 2005). implant etrafindaki kemik kalitesinin degerlendirildigi
calismalarda, implant boynu ¢evresinde, 9-18 MPa civarindaki gerilmelere (streslere)
dayanabilecek, iyi kalitede ve yogun bir kemik bulunmasi gerektigi saptanmistir (Geng
ve ark., 2001; Gul, 2009).
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2.12. Osseointegrasyon ve Basar1 Kriterleri

Ilk olarak Brenemark tarafindan tanimlanan osseointegrasyon, yiik tasiyan
implant ylizeyi ile canli kemik dokusu arasinda, direk olarak fonksiyonel ve yapisal
baglanti kurulmasi olarak tanimlanmaktadir ve bu iliski gilinlimiizde dental
implantlarin temel baglanma mekanizmasi olarak kabul edilmektedir (Lindh ve ark.,

1997; Misch, 2005).

Kuvvetlerin osseointegrasyon Uzerindeki etkisi ise tam olarak anlagilamamistir
(Duyck ve ark., 1999; Geng ve ark., 2001). Ancak, elde edilen osseointegrasyonun
derecesinin kemik kalitesinin yanisira, iyilesme déneminde ve fonksiyon sirasinda

olusan stresler ile iliskili oldugu kesindir (Geng ve ark., 2001).

Giniimiizde kabul goren basar1 kriterleri soyledir; implant Kklinik
degerlendirmede hareketlilik géstermemelidir, radyografide periimplanter alanda
radyolusensi olmamalidir, implantin yerlestirilmesini takip eden ilk yildan itibaren
yillik vertikal kemik kayb1 0,2 mm’den az olmalidir, implanttan kaynaklandigi
diistiniilen kalic1 agr1, ndropati, parestezi veya mandibuler kanali ihlal etme gibi belirti
veya enfeksiyon olmamalidir, implant tasarimi gerek hastayir gerekse dis hekimini
tatmin edebilecek estetikte bir protez yapilmasina imkan vermelidir ve implantin
yerlestirilmesinden sonra, ilk 5 yillik takip siireci sonunda agizda kalma orani en az %

85, 1lk 10 y1lin sonunda % 80’ olmalidir (Gtil, 2009).

2.13. Biyomekanik

Biyomekanik, mekanik prensipler icerisinde, biyolojik dokularin uygulanan
kuvvetlere verdikleri cevaplarla ilgilenen multidisipliner bir yaklasimdir (Craig ve
Powers, 2002).

Biyomekanik prensiplere uymak, implant destekli protezlerin basarisinda en
onemli faktorlerdendir (Misch, 2005). Cinkl implant tedavisi hem biyolojik hem de
mekanik 6geleri igerir. Dental implantlar fonksiyon sirasinda ¢ok cesitli siddet ve
yonlerde kuvvetlere maruz kalmaktadirlar. Ayrica, dogal diste periodontal ligament
sok emici ve dagitict olarak gorev goriirken, implant ile kemik arasinda siki bir

baglant1 vardir Bu nedenle implantlarda meydana gelen okliizal kuvvet degerleri
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normal okliizal kuvvetlerden ¢ok daha fazladir (Misch, 1999; Koca ve ark., 2005;
Ozyilmaz, 2013).

OKkliizal yiiklerin yeri ve miktarinin, kemik-implant-protez kompleksinin her bir
parcasinda olusan gerinim (strain) ve gerilmenin (stress) kalite ve miktarini etkiledigi
bildirilmigtir (Sahin ve ark., 2002). Bu biyomekanik sistem iginde, 1sirma
kuvvetlerinin neden oldugu asir1 yiik, hem marjinal kemik kaybina hem de eleman
basarisizligina neden olabilir (Kim ve ark., 2005; Cagla ve ark., 2006). Cunkd,
cigneme sirasindaki proteze gelen yiikler implanta iletilecek ve bu da implant ¢evresi
kemikte gerilmeye neden olacaktir (Meijer ve ark., 1993). Gelen yiik kemige, protez
ve implant tarafindan iletilecegi i¢in dikkatli bir planlama ve protez yapimi, kemikte
uygun bir gerilme dagilimi elde etmek agisindan olduk¢a dnemli hale gelmektedir

(Hobo ve ark., 1990; Stegaroiu ve ark., 1998).

2.13.1. Kuvvet

Hareket eden bir cismi durduran, durmakta olan bir cismi harekete gegiren,
cisimlerin sekil, yon ve dogrultularim1 degistiren etkiye kuvvet denir. Birimi SI
sisteminde ‘Newton (N)’ olarak ifade edilir ve kuvvet, vektorel bir blyukluktur
(Misch, 1999; Nanda ve Tosun, 2010). Implantlar {izerinde etkili olan kuvvetin 5

ozelligi; kuvvetin siiresi, tipi, yonii, biiyiikliigii ve siddetidir.

Tekrarlanan kuvvetlere maruz kalan materyallerin kirilma riskleri daha fazladir.
Bir materyalin mekanik olarak kirilmasi i¢in tek bir defada uygulanan bir yilikleme
veya daha az o6lclide ancak tekrarlanan kuvvetler yeterli olabilir. Dolayisiyla bir
materyalin uzun donem dayanikliligini ve kirilma direncini, o materyalin basarisizlik

gostermeden dayanabilecegi, tekrarlanan kuvvetlerin en iist seviyesi belirlemektedir.

2.13.2. Stres (Gerilme)

Bir maddeye uygulanan kuvvet sonucu, kuvvete karsi birim alanda meydana
gelen tepkiye stres denir (Shigley ve Mischke, 1989). Bu igsel reaksiyon siddet olarak
uygulanan dis kuvvete esittir, ancak zit yonliidiir ve bu i¢ reaksiyon stres olarak
tanimlanir (Cowin ve ark., 1991; Misch, 1999). Stres literatiirde siklikla MPa
(megapaskal) olarak rapor edilmektedir (Glngor ve ark., 2004).
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Stres (pascal)= F (Newton ) / A ( m?, mm?)
1 Pa =1 N/m?ve 1 MPa= 10° Pa’dur.

Bir yapidaki stres, kuvvet ile dogrudan, alan ile de ters orantili degiskenlik
gosterdiginden kuvvetin hangi alana uygulanacagini belirtmek Onemlidir ve dis
hekimliginde kullanilan restorasyonlar i¢in kuvvet uygulanma alanlarin ¢ok kii¢iik

olmasindan dolay1 bu konu gz 6niinde bulundurulmalidir (Cowin ve ark., 1991).

Kuvvetin bilesenleri yapida olusan stresin tiirlinii belirlemektedir. Alana dik
yonde olanlar dik (normal) stres bilesenleri, alana teget olanlar ise kayma-makaslama
(shear) bilesenlerini yaratmaktadir. Dik stresler ise yapida ¢cekme veya baski1 kuvvetleri
olusturmaktadir (Ko ve ark., 1992; Glingor ve ark., 2004).

Implant restorasyonlarinda asir1 streslere neden olan dért farkl klinik parametre
(tiiberkiil egimi, implant egimi, yatay implant ofset, dikey implant ofset) s6z
konusudur ve basarili restorasyonlar icin bu parametrelere mutlaka dikkat edilmelidir.
Clnku tiberkiil egimi, implant egimi, yatay implant ofset, dikey implant ofset gibi
parametrelerde meydana gelen artislar, implantta olusan tork kuvvetlerinin artmasina

sebep olmaktadir (Weinberg, 2003).

2.13.3. Asal Gerilmeler

Uc boyutlu bir elemanda, en biiyiik gerilme degerleri, biitiin makaslama
bilesenlerinin sifir oldugu durumda olusur. Bir eleman bu konumda oldugu zaman,
olusan basma ve ¢ekme gerilmelerine asal gerilme denir. Asal gerilmeler; maksimum
asal gerilme, ara asal gerilme ve minimum asal gerilme olarak tice ayrilir (Rubin ve

ark., 1983; Balatlioglu, 2000).

2.13.4. Von Mises Gerilmesi (Von Mises Stress)

Von Mises gerilmesi, enerji prensiplerinden elde edilmis bir kriterdir ve bu
kritere gore, bir yapinin belli bir boliimiindeki i¢ enerji belli bir degeri asarsa, yap1 bu
noktada sekil degistirecektir (Oresnstein ve ark., 1994). Sonlu elemanlar gerilme
analizi verilerinin gerilme dagilimi agisindan degerlendirmesinde bu verinin
kullanilmasi uygundur. Ayrica Von Mises gerilme degeri ¢ekilebilir malzemeler igin,

sekil degistirmenin baslangici olarak tanimlanmaktadir (Ichikawa ve ark., 1997).
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2.13.5. Strain (Gerinim)

Gerinim, strese maruz kalan bir cismin birim uzunlugunda meydana gelen
boyutsal degisim olarak ifade edilir. Baska bir ifadeyle strain, deformasyonun orijinal
uzunluga olan orani olarak tanimlanabilir ve gerinimin bir 6l¢l birimi yoktur
(Zaimoglu ve ark., 1993; Craig, 1993; Caglar, 2003).

Gerinim ¢ = AL/L
AL = Boyutsal degisim, L= Cismin ilk uzunlugu

Gerinim, elastik ve/veya plastik deformasyon seklinde olabilir. Elastik
gerinimde stres ortadan kalkinca atomlar eski haline donmektedir. Plastik gerinim ise,
malzeme icindeki atomlarm daimi sekilde degismesi ve geri doniisim
gostermemesidir. Eger yapida olusan stres, birim alan basina karsilanabilecek bileske
kuvveti asarsa, ¢cekim kuvveti atomlarin tamamen ayrildig1 bir noktaya gelebilir. Bu

durumda da kopma ve kirilma meydana gelir (Zaimoglu ve ark., 1993; Caglar, 2003).

2.13.6. Elastik Modul (Young Moduila)

Elastik modl, cismin elastik sinirlar igindeki sertligidir ve materyalin sertligi
arttik¢a elastik modiiliinin degeri de artmaktadir (Craig, 1989).

Elastik modul, stresin yani gerilmenin gerinime oranidir. Bu nedenle bir strese
ne kadar kiigiik gerinim karsilik geliyorsa, elastik modullinin degeri de o kadar blyiik
olur. Ornegin; bir cismi bikebilmek ne kadar zor ise, bu cisimde gortnur bir gerinim
ve deformasyon yaratabilmek icin uygulanmasi gereken stres degeri de o kadar
blydktir. Bu tip cismlerin elastisite modull de yuksektir, yani elastisite modilii
yiiksek olan cisimlerin uzamaya kars1 direnci de ytliksektir (Caputo ve Standlee, 1987;
Craig, 1989; Shigley ve Mischke, 1989). Elastiklik modulinin birimi, birim alana

uygulanan kuvvet olup kg/mm?’dir.

E = Gerilim (Stres)/ Gerinim = o/ ¢ (Hooke Kurali)

2.13.7. Hooke Kanunu

En genel anlamda, birim sekil degistirmeler ile olusan stresler arasinda dogrusal

bir iligski oldugunu kabul eden kanundur (Korkmaz, 1995).
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2.13.8. Poisson Orani

Cekme ya da basma yiikleri altinda cisimlerin elastik sinirlari i¢inde, enindeki
birim uzamanin boyundaki birim uzamaya oranidir ve v isaretiyle gosterilir (Shigley
ve Mischke, 1989; Caglar, 2003). Baska bir ifade ile dik yonde gelen kuvvete karsi
olusan lateral deformasyonu gosteren sabit bir degerdir. Butiin malzemeler i¢gin O ile
0,5 arasinda degisen ve teorik olarak 0,25 olmast gerektigi iddia edilen oran,
malzemeye bagli ayirici bir 6zelliktir (Kiligarslan ve ark., 1999). Gerdirilen bir lastik
seridin boyunun uzamasina karsilik eninin incelmesi gibi, bir yonde sekil degistirmeye
maruz kalan cisim, diger yonde de sekil degisikligi gosterir (Shigley ve Mischke,
1989).

2.13.9. izotropi ve Anizotropi

Uc asal eksen yoniinde farkli elastik ozellikleri gdsteren malzemelere
anizotropik, benzer 6zellik gosterenlere ise izotropik denilir. Ug asal eksenden ikisi
tizerinde benzer davranis gosteren malzemelere ise transvers izotropik adi verilir

(Detolla ve ark., 2000).

Izotrop cisimler farkli dogrultulardan uygulanan kuvvetlerle olusan gekme,
sitkisma ve makaslama gerilme streslerinde ayni sabit elastik modiiliine sahiptir.
Anizotrop cisimler ise farkli dogrultularda farkli elastik modilii sergilemektedir
(Detolla ve ark., 2000; Ozgdvde, 2003; Karayazgan, 2005).

2.13.10. Homojen Cisim

Elastik 6zelliklerin, cisim icerisinde noktadan noktaya degismediginin kabul
edilmesidir (Hanci ve ark., 2000).

2.13.11. Lineer Elastik Cisim

Gerilim ile birim uzamanin dogru orantili oldugunun varsayilmasi ve aradaki

iliskinin ifadesidir (Hanc1 ve ark., 2000; Ozgévde, 2003; Karayazgan, 2005).
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2.13.12. Esneyebilirlik

Gerilme-gerinim egrisinin elastik kismi altindaki alanla 6lgiiliir ve malzemenin
oransal sinira kadar, seklini degistirmek icin gereken enerji miktarim1 gosterir (Hanci

ve ark., 2000; Ozgévde, 2003; Karayazgan, 2005).

2.14. Biyomekanik Stres Analizleri
2.14.1. Stres Analiz Yontemleri

Dis hekimliginde gerek biyolojik malzemeler, gerekse tedavi malzemelerindeki

gerilmelerin  analizini saglayan yontemler asagidaki su sekilde siralanabilir

(Kiligarslan ve ark., 1999; Balatlioglu, 2000; Hanc1 ve ark., 2000; Giil, 2009);

e Kirilgan vernikle kaplama teknigi ile stres analizi
e Holografik interferometri ile stres analizi

e Termografi stres analizi

e Radyotelemetri ile stres analizi

e Fotoelastik stres analiz yontemi

e Gerinimdlger (Strain gauge) teknigi

e Sonlu elemanlar analiz yontemi

2.14.1.1.Kirilgan Vernikle Kaplama Teknigi ile Stres Analizi

Analizi yapilacak modelin {izerine 6zel bir vernik, homojen bir sekilde
puskiirtiiliip firinlandiktan sonra, kuvvet ile yiiklenmesi saglanir. Kuvvetlerin yogun
oldugu bolgede izlenen catlaklar, kuvvetin dogrultusunu gosterir (Calikkocaoglu,

1998; Ulusoy ve Aydin, 2003; Karayazgan, 2005).

2.14.1.2.Holografik Interferometri ile Stres Analizi

Holografik interferometre, tek bir fotograf ile deney pargasi lizerindeki biitiin
noktalara ait verileri sunabilen oldukga kullaniglt bir 6lgme cihazidir (Yenisey ve
Ulusoy, 2000). Lazer 1sin1 ile holografik film iizerinde kaydedilmesini saglayan optik
bir tekniktir. Bu yoOntem, yilizey deformasyonlarini nanometre (nm) boyutunda
algilayip, gorliniir 151 sagaklarma dontistiirebilen ve test modeli Gzerinde tahribat
yapmayan, objenin ¢ogunlukla gercek boyutlarinda incelenebildigi ¢ok hassas bir
kuvvet analiz yontemidir (Ulusoy ve Aydin, 2003; Outwater ve Hamersveld, 2009).
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2.14.1.3.Termografik Stres Analiz Yontemi

Bu yOntem, Lord Kelvin tarafindan bulunan bir prensibi esas almaktadir. Bu
prensibe gore; homojen, izotropik bir materyal periyodik olarak yiiklendiginde, 1sida
olusan periyodik degisiklikler materyalin ilgili noktasindaki asal gerilmelerin toplami

ile dogrudan orantilidir (Ulusoy ve Aydin, 2003).

2.14.1.4.Radyotelemetri ile Stres Analizi

Bu metot, birlesik bir donanim ve yazilim yardimi ile elde edilen verilerin,
herhangi bir materyale baglantis1 olmadan transferi lizerine kurulmustur. Yontemde,
bir giic kaynagi, radyotransmitter, bir alici, rnege yapistirilmig gerinim Olgerler,
gerinim olger yiikselticisi, anten ve bir veri kayit edici mevcuttur. Gerinim 6lgerde
olusan diren¢ farkliliklar1 voltaj diismelerine sebebiyet vermekte ve bu da
radyotelemetrenin frekansini etkileyip sonuglari olusturmaktadir. Bu yontemin en

biiyiik avantaji, veri iletiminde kablo kullanilmamasidir (Ulusoy ve Aydin, 2003).

2.14.1.5.Fotoelastik Stres Analiz Yontemi

Bu yontem, karisik yapilar icinde olusan mekanik i¢ baski ve gerilmeleri gozle
goriilebilir 151k taslaklari haline doniistiirme teknigidir. Bazi transparan materyaller
polarize 1sikla izlendiginde, optik olarak 1s18in ¢ift kirilmasi ile renkli desenler
sergilerler. Uygulanan yiiklerin sonucunda olusan desenler, model i¢indeki gerilme

dagilimmnim sonucudur (Hanci ve ark., 2000; Ozgdvde, 2003; Karayazgan, 2005).

Fotoelastik stres analiz metodunun, homojen olmayan ve anizotropik karakteri
olan kemik yapisinin modellenmesinde bazi yetersizlikleri vardir. Buna ragmen bu
teknik, dis hekimliginde doku cevabinin belirlenmesi, protetik restorasyonlarin ve
implantlarin ~ fiziksel karakteristiklerinin ~ tespit edilmesi gibi  konularda
kullanilmaktadir (Hanc1 ve ark., 2000; Ozgovde, 2003; Karayazgan, 2005).

2.14.1.6.Gerinimolcer (Strain Gauge) Teknigi

Gerinimolcerler, yiik altindaki yapilarin bilinyesinde olusan dogrusal sekil
degisikliklerinin saptanmasinda kullanilan aygitlardir. Bunlarin mekanik, mekanik-
optik, akustik, elektrik ve elektronik biinyeye sahip ¢ok farkli ¢esitleri ve bu farkli
cesitlerin de ¢ok degisik uygulamalar1 vardir. Teknik yiik uygulandiginda, uygulama
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bolgesinde olusan basincin miktarini géstmektedir (Ulusoy ve Aydin, 2003) ve 1sirma
kuvveti ile yapilan ¢aligsmalarin ¢cogunda strain-gauge analiz yontemi kullanilmaktadir

(Unsal, 1999; Hanc1 ve ark., 2000; Karayazgan,2005).

2.14.1.7.Sonlu Elemanlar Stres Analiz YO0ntemi

Sonlu elemanlar yontemi (Finite Element Method) temel olarak, bir yapinin ¢ok
sayida sonlu elemana (finite elements) ayrilmasma ve bu elemanlarin
karakteristiklerinin g6z 6nunde tutularak, yapimin genel karakteristiginin

belirlenmesine dayanan bir matematiksel modelleme teknigidir.

Sonlu elemanlar yontemi ilk olarak havacilik endiistrisinde kullanilmis ve
zamanla tim muhendislik uygulamalannda verdigi etkin sonuglarla benimsenmistir.
T1p ve mithendisligin bir kesisimi olan biomekanik uygulamalarda da, sonlu elemanlar
yontemini igeren ¢alismalar ¢ok fazladir (Yaman, 1995). Bu analizlerde esas problem
basitlestirildigi igin kesin sonug yerine yaklasik bir sonug elde edilmektedir. Ancak bu
sonugclarin iyilestirilmesi ve kesin sonuca yaklasilmasi, hatta kesin sonuca ulasilmasi

da miimkiin olmaktadir (Geng ve ark., 2001).

Sonlu elemanlar stres analizi, kullanim kolayligindan ve basitliginden dolayz,
dental yapilarin stres analizinde populer olmustur (Chun ve ark., 2005). Bu yontemde
karmasik geometrik yapi, bir bilgisayar sisteminde aglara (mesh) gevrilir. Bu yapi,
elemanlardan (elements) ve ilgili diiglimlerden (nodes) ve dnceden belirlenmis sinir
kosullarindan (boundary conditions) olusur (Sekil 2.4). Kuvvet dagilimi her eleman
icin ayr1 ayrt bulunacagindan, duyarli analiz yapilabilmesi i¢in eleman sayisi
cogaltilmalidir (Caglar ve ark., 2006, van Rossen ve ark., 1990). Fakat eleman ve
diiglim sayilar1 arttikca analiz siiresi uzamaktadir. Bu sebeple yapilan ¢alismalarin
cogunda eleman ve diiglim sayilar1 sinirli tutulmakta veya eleman ve diiglimler
ozellikle kuvvet uygulanan bolgelere dagitilarak diger bolgelerde daha az sayida

birakilabilmektedir (Boliikbasi ve ark., 2012).

Yikleme ile olusan her bir diigiimdeki gerilme (stress) ve yer degistirme
(displacement), bir bilgisayar programi ile hesaplanir (Caglar ve ark., 2006).
Coziimlenen degisken, basing, sicaklik, yer degistirme, gerilme veya benzeri bir

fiziksel olay olabilir. Program statik ve dinamik analiz tercihine sahiptir. YOntem
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uygulanirken, segilen elemanin baglanti noktalarindaki gerilmeler, birim uzamalar ve
acisal degisiklikler bahsedilen teoriler yardimiyla belirlenir. Bunlardan faydalanarak
elemanin igindeki degisimler hesaplanir ve de yapmin genel 6zellikleri de eleman

Ozelliklerinden yararlanilarak elde edilir (Yaman, 1995).

Eleman DUEUm Noktasi

Sekil 2.4: Elemanlarina ayrilmis kiip yapist.

Sonlu elemanlar analizinde, ¢6ziimlenecek problem igin verilerin hazirlanmasi

temel olarak su adimlar1 kapsamaktadir (Ulusoy ve Aydin, 2003):

a) Yapmin Geometrisinin Tanimlanmasi: Bu ilk asama ig¢in, sistemin
sadelestirilmis mekanik bir modeli olusturulur. Sonlu elemanlar gerilme analizlerinde
ti¢ boyutlu kati modelinin olusturulmasi igin, manyetik rezonans ve bilgisayarl
tomografi goriintlilerinin bilgisayar ortamina aktarilmasi, modellenmesi istenen
cismin yiizey tarayicilar ile taranip bilgisayar ortamina aktarilmasi veya ii¢ boyutlu
modelleme programlart kullanilarak cismin arastirmaci tarafindan ¢izilmesi

yontemlerinden biri kullanilabilinir (Moss ve ark., 2003; Oliveria ve ark., 2004).

Bu ilk agamada, analizi yapilacak yapinin modeli tercihe gore, tek boyutlu (duz
cizgiler), iki boyutlu (iiggenler, eskenar dortgenler) veya ii¢ boyutlu (piramit veya
tuglaya benzer sekilli) olarak hazirlanir. Olusturulan bu geometrik model {izerinde U¢
boyutlu koordinat sistemine gore, bazi noktalar isaretlenir ve bu noktalarin
birlestirilmesiyle elemanlar elde edilir (Ulusoy ve Aydin, 2003). Yapisal bir modelin
kiiciik parcalara yani elemanlara ayrilmasi islemine daha 6nce de bahsedildigi gibi ‘’ag
yapist olusturulmasi (Mesh Generation)’’ denilmektedir. Hazirlanan geometrik model
miimkiin oldugunca fazla sayida elemana boliiniir. Bu sayede analizde ger¢ege yakin

sonuclar elde edilecektir (Geramy ve Morgano, 2004).
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Sonlu elemanlar modeli ger¢ek bir objenin matematiksel modeli oldugundan,
dogal davranisin tiim detaylarinin aktarilmasi miimkiin olmayabilir. Ancak model
bilgisayar ortaminda oldugu igin, degiskenler ve yiikleme kosullar1 istenildigi gibi
degistirilebilir. Bu nedenle iyi olusturulmus bir matematiksel model, yapilacak analiz

icin ¢ok degerli bir aractir (May ve ark., 2012).

b) Materyal Ozelliklerinin Tamimlanmasi: Bu asamada modellemesi yapilan
elemanlarin materyal 6zellikleri, yiikleme kosullar1 ve sinir sartlar1 programa yiiklenir.
Gereken materyal dzellikleri; poisson orani ve young modiilii iken inceleme konusuna
gore genlesme katsayisi, siirtinme katsayisi, termal iletkenlik gibi degerler de
kullanilabilir (Prasad ve ark., 2012). Olusturulan modelin belirli diigiim noktalarindan
sabitlenmesiyle saglanan yer degistirme kisitlamalari ve yiikleme kosullari ise sinir

sartlarin1 olusturmaktadir (Giil ve Suca, 2009; Prasad ve ark., 2012).

¢) Analiz Edilmesi Gereken Yapi I¢in Statik ve Dinamik Yiik Kosullarinin,
Yercekimi, Isisal ve On Gerilme Sartlarin Olusturulmas1 ve Analizin
Cozamlenmesi: Her bir eleman igin ayri ayri yazilan denklemler, biitiin sistem igin
genellestirilir ve bir denklem dizisi haline getirilir. Bu asamada, sinir kosullar1 da

belirlenir ve veriler bilgisayar programina yiiklenerek model analize sunulur.

Dis hekimliginde yapilan sonlu elemanlar analizinin sonucunda genellikle
cekme, baski ve makaslama gerilmeleri, yiikleme sonrasi deplasman ve gerilme

yonleri gibi analiz sonuglart Gnemlidir ve bu sonuclar incelenmektedir (Gil, 2009).

d) Sonuglarin incelenmesi: Cikan sonuglar degerlendirilir ve gerekiyorsa ilave

analizlerin yapilmasina bu asamada karar verilir (Giil ve Suca, 2009).

Sonlu elemanlar stres analizi ¢alismalarinda, maksimum, minimum asal gerilme
ve von Mises gerilme dagilimlarina ve bu dagilimlarin miktarma bakilarak
degerlendirme yapilir. Maksimum asal gerilmeler, en yiiksek ¢ekme gerilmelerini
gosterirken, minimum asal gerilmeler ise, en yiiksek baski gerilmelerini ifade eder.
Analiz sonuglarinda; arti degerler maksimum asal gerilmeleri, eksi degerler ise
minimum asal gerilmeleri belirtmektedir. Bir elemanda hangi gerilme tipinin mutlak

degeri daha biiyiik ise, eleman o gerilme tipinin etkisi altindadir ve bu gerilme tipinin
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degerlendirilmesi gerekmektedir. Ornegin; bir diigiim noktasinda gerilme stres degeri
-200 MPa, sikisma degeri 50 MPa ise, o diigiim noktasinda gerilme stres tipi daha
etkilidir ve degerlendirilmesi gereken ana stres degeridir. Bu yiizden, bu en yiiksek
maksimum ve minimum asal gerilme miktarlarinin degerlendirilmesi, dental implant
sistemlerindeki, osseointegrasyon kaybina yol agacak kemik rezorpsiyonlarini
anlamada oOnemli ipucglart vermektedir. Asal gerilme degerleri (principal stres
degerleri) ise, kemik gibi kirilgan materyaller i¢in 6nemlidir, ¢ilinkii cekme kuvvetleri,
en ylksek (ultimate) maksimum asal gerilme degerine esit veya biiylik olursa ya da
bask1 kuvvetleri en yliksek minimum asal gerilme degerine esit veya biiyiik bir deger

olursa, basarisizlik ortaya ¢ikacaktir (Akga ve Iplikcioglu, 2001).

Sonlu eleman analizinde elde edilen diger bir veri ise, Von Mises gerilme
degerleridir. Bu degerlerin analizi, ¢ekilebilir materyallerin (titanyum gibi) germe
dayanikliligini belirlemek i¢in kullanilir ve Von Mises stres degerleri g¢ekilebilir

materyaller i¢in deformasyonun baglangici olarak tanimlanir (Celik, 2012).

Sonlu elemanlar stres analizleri sonucunda elde edilen degerler, varyansi
olmayan matematiksel hesaplamalar sonucu ortaya ¢iktigindan, istatistiksel analizler
yapilamamaktadir. Bu yontemde asil dnemli olan hangi streslerin degerlendirilecegi
ve elde edilen stres degerlerinin hangi kriterler ile karsilagtirilacaginin bilinmesidir.
Clnku sonlu elemanlar analiz yonteminde ana amag, stresin hangi bélgede ve ne kadar

olusacagi sorusuna cevap bulunabilmektedir (Glimiis, 2007; Gul, 2009).

2.14.1.7.1. Sonlu Elemanlar Stres Analiz Yonteminin Avantajlari

Sonlu elemanlar yontemi diger stres analiz yontemlerine gore daha avantajh

bulunmaktadir ve bu avantajlar su sekilde siralanmaktadir:

v" Sonlu elemanlar analiz yontemi diizgiin geometri géstermeyen katilar ve farkl
ozelliklere sahip karmasik yapilara kolayca uygulanabilir.

v Analizde istenilen sayida malzeme kullanilabilir ve elde edilen model
matematiksel 6zellikleri ile mimkin olan en iyi sekilde olusturulabilir.

v Yo6ntemde karmasik problemlerin ¢6ziimii zorluk yaratmamaktadir.
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v' Sebep-sonug bagmtilarina ait problemler, sistem matrisi ile birbirine baglanan
genellestirilmis kuvvetler ve yer degistirmeler cinsinden formile edilebilir. Bu
0zelligi problemin anlasilmasi ve ¢6ziilmesini basitlestirir.

v" Cok baglantili bolgeler (bir veya ¢ok delikli cisimler) veya koseleri olan
bolgeler zorluk gekilmeksizin incelenebilir.

v' Deneysel materyal kolaylikla kontrol edilebilir ve sir Kkosullart
degistirilebilir.

v" Gerilme tipi, gerilme dagilimi ve gerilme deplasmanlari bir arada incelenebilir.

v Sonlu elemanlar yontemi, analitik veya deneysel metotlardan daha hassas
sonug verir.

v" Sonuglarin hassasiyeti ¢ok yiiksektir. Sonuglar ¢ok kisa siirede, ayrmntili ve
cesitli olarak (gerilmeler, yer degistirmeler, esnemeler) elde edilebilir (Meijer
ve ark., 1993; Chun ve ark., 2005; Giil, 2009; Ozyilmaz ve Aykul, 2011).

2.14.1.7.2. Sonlu Elemanlar Stres Analiz Yonteminin Dezavantajlar

Sonlu elemanlar analiz yonteminin baglica dezavantaji, lineer elastik bir stres
analiz yontemi olmasidir. Gergekte canli ve cansiz yapilar, yiik altinda belli bir sinira
kadar elastik, daha sonra plastik deformasyon gosterirler. Ancak, destek dis ve ¢evre
dokular1 bir defada plastik deformasyona sokabilecek (dis ve alveol fraktiirlerine,
periodontal membran hasarlarina neden olabilecek) okliizal kuvvetler proprioseptif
refleks nedeni ile gergeklesmez. Dis hekimliginde uyguladigimiz kuvvet miktarlari,

ancak elastik deformasyon olusturacak sinirlar igerisindedir (Giil ve Suca, 2009).

Bu yontemde dental implantin mekanik davranigini taklit etmenin esas zorlugu;
kemik dokusunun modellenmesi ve uygulanan mekanik yiiklere verdigi cevaplarin
tespit edilebilmesidir (Geng ve ark., 2001). Yoéntemde c¢ozimlemeyi mumkin
kilabilmek i¢in, modelledigimiz yapilarin 6zellikleri ile ilgili baz1 varsayimlarda
bulunmamiz gerekmektedir (van Rosssen ve ark., 1990). Bu varsayimlar; kemigin ve
modellenecek implantin detayli geometrisi, materyal ozellikleri, sinir kosullar1 ve

kemik-implant arasindaki iligski konusunda yapilmaktadir (Geng ve ark., 2001).

Sonlu elemanlar analiz yonteminde analiz ¢iktilarinin yorumu, dogru yapisal

modelin hazirlanmas1 kadar onemlidir. Sonlu elemanlar stres analiz yOnteminin
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gecerliligi ve dogrulugu, geometrinin, materyal 6zelliklerinin, destek ve yiikleme
durumlarinin fiziksel idealizasyonuna baglidir (Sahin ve ark., 2002; Sevimay ve ark.,

2005; Lin ve ark., 2008).

Ek olarak; analizde kullanilan bilgisayar programlarinin yiiksek maliyetlere
sahip olmasi, cogu zaman bu analizi yapmak i¢in uzman kisilere ihtiya¢ duyulmasi,
malzeme Ozellikleri ve Ozelliklerin sisteme yiklenmesi gibi bazi kilit noktalarin
arastirmacinin sorumlulugunda ve hataya agik olmasi, bilgi birikimi gerektirmesi,
gercek sartlarin kati model iizerine uygulanmasinin bilgisayar donanimi ve sonlu
elemanlar paket programiin kapasitesi ile sinirli olmasi gibi dezavantajlar1 da

mevcuttur (Ozgévde, 2003; Shetty ve ark., 2010).

Ozetle, sonlu elemanlar analiz yontemi, dis hekimliginde yapilan calismalara
yeni bir boyut getirerek, dis hekimliginin karsilagtig1 birgok soruna ¢oziim getirebilmis
bir yaklasimdir. Bunun yaninda; giiniimiize kadar baska yontemlerle elde edilen
sonuglarin dogrulugunu smamak ve konu hakkinda daha saglikli bilgi edinmek

amactyla da kullanilabilmektedir.

2.15. Yorulma Deneyleri

Yinelenen yiik uygulamalar ile zorlanan malzemelerin mukavemeti giderek
diiscektir. Yiik stirekli olarak uygulanmaya devam ederse, malzeme akma gerilmesinin
altindaki bir gerilme degerinde dahi kirilabilir hale gelecektir. Yorulmanin sonucunda
olusacak olan kirilmanin, ne zaman ve malzemenin neresinden olacagini dnceden

tahmin etmek ¢ok zordur (Saatci ve Tahrali, 2003).

Bu amagla gelistirilen yorulma deneyleri; surekli tekrar eden mekanik, kimyasal
ve termal sikluslarin meydana getirdigi etkileri in vitro kosullarda taklit ederek,
malzemede basarisizligin  goriilebilecegi  kritik  bdlgeleri  belirleyebilmeyi
amaglamaktadir. Ayrica klinik ¢aligmalara kiyasla, kontrol edilemeyen degiskenlerin

sayisinda azalma saglamasi yorulma deneylerinin avantajlari arasindandir (Celik,
2012).
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3.GEREC VE YONTEM

Bu calisma, Ordu Universitesi Dis Hekimligi Fakiiltesi Protetik Dis Tedavisi
Anabilim Dali ile Ay Tasarim Ltd. Sti. (Ankara, Tiirkiye) laboratuvarinda
gerceklestirilmistir.

Calismamizda ii¢ boyutlu sonlu elemanlar analiz yontemi kullanilarak statik
lineer ve dinamik yorulma analizi gergeklestirilmistir. Maksiller posterior ve
mandibular posterior bolgede kullanilmak iizere ayn1 firmaya ait (Straumann; Institut
Straumann AG, Basel, Isvicre) titanyum (Ti) ve titanyum-zirkonyum (Ti-Zr) (Roxolid)
materyallerinden uretilen 3,3 mm c¢apinda ve 10 mm uzunlugunda dar ¢apli implantlar
secilerek, toplamda 4 adet ¢alisma modeli elde edilmistir. Implant iistyapisi i¢in sol
ikinci premolar diglere uygun metal destekli seramik kronlar tasarlanip uygulanmistir

(Sekil 3.1).

Sekil 3.1: Analiz modelleri ve model kesitleri: a ve b) Maksiller ve mandibular analiz modelleri, ¢ ve
d) analiz modellerine ait kesitler.

Analiz icin elde edilen modellere, vertikal ve oblik fonksiyonel kuvvetler
uygulanarak, kortikal ve spongioz kemikte olusan maksimum ve minimum asal gerilme
degerlerine, implantta ve istyapilarda olusan Von Mises gerilme degerlerine, ayrica
implantlarda, dayanak ve vida yapilarinda meydana gelen yorulma degerlerine bakilmis
ve implant materyalinin bu degerler {izerindeki etkisi ¢ boyutlu sonlu elemanlar stres

analiz yontemiyle incelenmistir.
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3.1. Sonlu Eleman Stres Analizinde Kullanilacak Modellerin Hazirlanmasi
3.1.1. Geometrik Modellerin Olusturulmasi

Sonlu elemanlar stres analiz ¢alismalarinda, analizi yapilacak temel geometrik
modellerin elde edilebilmesi i¢in Oncelikle, implantlarin yerlestirilecegi ¢ene
kemiklerinin, titanyum ve titanyum-zirkonyum implantlarin, dayanaklarin, alt

yapilarin, vidalarin ve kronlarin geometrik modellerinin olusturulmasi gerekmektedir.

Bu ayrintilarin modellenmesinin ardindan 3 boyutlu ag yapisinin diizenlenmesi
ve daha homojen hale getirilmesi, 3 boyutlu kati modelin olusturulmas: ve sonlu
elemanlar stres analizi islemi i¢in Intel Xeon ® R CPU 3,30 GHz islemci, 500 GB hard
disk, 14 GB RAM donanimli ve¢ Windows 7 Ultimate Version Service Pack 1 isletim
sistemi olan bilgisayardan, Activity 880 (smart optics Sensortechnik GmbH,
Sinterstrasse 8, D-44795 Bochum, Almanya) optik tarayicisi ile 3 boyutlu tarama
cihazindan, Rhinoceros 4.0 (3670 Woodland Park Ave N, Seattle, WA 98103 USA) 3
boyutlu modelleme yazilimindan ve Algor Fempro (ALGOR, Inc. 150 Beta Drive
Pittsburgh, PA 15238-2932 USA) analiz programindan yararlanilmistir.

Modeller, VRMesh yazilimi ile geometrik olarak olusturulduktan sonra analize
hazir hale getirilmeleri ve analizlerinin yapilmasi i¢in, stl formatinda Algor Fempro
(Algor Inc., USA) yazilimina aktarilmigtir. Stl format1 3D modelleme programlari igin
evrensel deger tasimaktadir. Bu formatta digiimlerin koordinat bilgilerinin
saklanabilmesi sayesinde, programlar arasinda aktarim yapilirken bilgi kaybi

olmamaktadir.

3.1.2. Maksilla ve Mandibulanin Modellenmesi

Maksilla ve mandibulaya ait geometrik modelin olusturulmasi igin, erigkin bir
hastanin tomografisi ¢ekilerek 0,2 mm’lik kesitler alinmistir (Sekil 3.2). Tarama
sonucu elde edilen kesitler tizerindeki kemik dokular, 3D-Doctor yazilimi kullanilarak
3 boyutlu model haline getirilmis ve alt ¢ene kemiginin modelleme islemi
tamamlanmistir. Bu agsamada bilgisayar, olusturulan modelin sadece dis yiizeyini, yani

kortikal kemigi tanimaktadir.
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Sekil 3.2: Alt ve st cenenin tomografi goriintisd, aksial kesit.

Trabekiiler kemigin sinirlari ise; alt cene modelinde her bolgede kortikal kemik
kalinlig1 1,5 mm, maksillada ise 1 mm olacak sekilde ayarlandiktan sonra offset
yontemi ile belirlenmistir (Sekil 3.3). Elde edilen verilerde gerekli uyumlamalarin

yapilmasi ile kemik yapi, kuvvet aktarimi saglanabilir hale getirilmistir (Sekil 3.4).

Sekil 3.3: Maksiller kemik modellemesi: a) Offset yontemi ile elde edilen spongioz kemik modellemesi,
b) Maksiller kemigin kesitsel olarak modellemesi.

Sekil 3.4: Mandibular kemik modellemesi, kortikal kemik yapisina gore belirlenmis spongioz kemik
modellemesi.

Caligmamizda da mandibulaya ait kortikal ve spongioz kemigin 6zellikleri D2
kemik tipine uygun (kortikal kemik kalinlig1 1,5 mm) olacak sekilde tasarlanmistir.
Maksillaya ait kortikal ve spongioz kemigin 6zellikleri ise D3 kemik tipine uygun
(kortikal kemik kalinligt 1 mm) olacak sekilde tasarlanmigtir (Misch, 2005;
Yiizbasioglu, 2006; Asar ve Burgaz, 2009; Sevimay ve ark., 2005).

Bu islemler sonrasinda anatomik veriler ve literatiir bilgileri esas alinarak, ¢ene

kemigi tizerinde maksiller ve mandibular diglerin anatomik pozisyonlari ve komsu
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dislerle iliskisi incelenerek gerekli diizenlemeler yapilmistir (Major ve Melson, 1984;
Okeson, 2008; Melson, 2010).

Maksilla ve mandibulanin tiimiine gereksinim olmadigindan sadece gerekli
bolgeler Boolean islemi ile ¢ikarilmistir. BOylece meshleme islemi i¢in gereginden

fazla hafiza harcanmasini gerektirmeyen modeller elde edilmistir (Sekil 3.5).

Analiz islemi 6ncesinde, modellerdeki sol ikinci premolar disler uzaklagtirilarak,
bolgeye calisma i¢in planlanan implant ve iistyap: restorasyonlari yerlestirilmis ve

testler bu modeller iizerinden gerceklestirilmistir.

Sekil 3.5: Boolean yontemi ile segilen analiz bolgeleri: a) maksilla bélgesi, b) mandibula bélgesi.
3.1.3. implantlarin Modellenmesi

Bu calismada, 3,3 mm ¢apinda ve 10 mm uzunlugunda ayn iiretici firmaya ait
Grade4 Titanyum ve Titanyum-Zirkonyum (Roxolid) bone level implantlar
(Straumann; Institut Straumann AG, Basel, Isvigre) kullanilmistir. Implant modelleri

smartOptics tarayicisinda taranmistir (Sekil 3.6).

Sekil 3.6: implant modellemesi: a) Tarama asamasina ait goriintii, b) Tarama sonucu elde edilen implant
modeli.

3.1.4. Dayanak ve Vidanin Modellenmesi

Bu calismada, aymi iiretici firmanin implantlar i¢in tasarladigi Grade 4
titanyumdan {iretilen dayanak ve vidalar smartOptics tarayicisinda taranmistir.
Uygulanacak olan implant ¢ap1 ve kullanilan bolgeyle uyumlu olmasi diisiincesiyle

dayanak ozellikleri, gingival yiikseklik 2 mm, dayanak yiiksekligi 5,5 mm, dayanak
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cap1 4 mm ve dayanak agis1 0 derece olacak sekilde segilmistir. Vida ise titanyumdan

uretilen 7,9 mm boyutunda ve standart tiptedir.

3.1.5. Protetik Ustyapilarin Modellenmesi

Calismamizda kullandigimiz implantlar iizerine her iki ¢enede de, sol ikinci
kiigiik az1 disi morfolojisinde metal destekli seramik kronlar modellenmistir. Bu
amagla ilgili digin, 6n, yan, Ust ve alt géruntuleri ve boyutlar1 Wheeler Dis Anatomisi
Atlasi’ndan alinmistir (Nelson ve Ash, 2010).

Kronlarin okliizal formlar1 ise; implant st restorasyonlarda okliizal anatominin
dis destekli restorasyonlardan daha silik olmasi onerildiginden, modifiye edilerek
diizenlenmistir (Sekil 3.7).

Sekil 3.7: Kron modellemesi: a) Maksiller sol ikinci premolar, b) Mandibular sol ikinci premolar.

Metal alt yap1 modellemesi ise, elde edilen kron modelinin offset yontemi ile
kiictiltiilmesi ve alttaki implant ile uyumlandirilmasi yoluyla gerceklestirilmistir (Sekil
3.8 ve Sekil 3.9).

g

Sekil 3.8: Krom-kobalt alasimindan tasarlanmis metal altap1 6rnekleri: a) maksiller altyapr modeli b)
mandibular altyap: modeli.

Implant destekli protezlerin modellenmesi sirasinda alt yapi olarak krom-kobalt
alasim1 (Wiron 99; Bego, Bremen, Almanya), iistyap1 olarak ise feldspatik porselen
(Ceramco II; Dentsply, Burlington, ABD) kullanilmis ve metal kalinlig1 0,8 mm,
porselen kalinligr kron boyutlar dikkate alinarak maksimum 1,5 mm olacak sekilde

siirlandirilmstir.
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Sekil 3.9: Metal altyapinin implant ile uyumlandirilmasi.

Modellemede gereken tiim elemanlarin tanimlanmasindan sonra son agamada,
altyap1 ve koping arasinda ideal bir iligki oldugu sisteme tanimlanmistir ve elde edilen
biitiin modeller Rhinoceros yaziliminda birlestirilerek analize uygun hale getirilmistir
(Sekil 3.10). Ancak metal altyap: ve anatomik dayanak arasindaki siman tabakasi,
tabakanin inceliginden ve malzeme degerlerinin diistikliiglinden o&tiirii, analize

minimum etki yapacag diistintilerek g6z ardi edilmistir.

Sekil 3.10: Rhinoceros yaziliminda birlestirilmis modellemenin kesitsel goriiniimii.
3.2. Matematiksel Modellerin Elde Edilmesi

Modeller, Rhinoceros yazilimi ile geometrik olarak olusturulduktan sonra
matematiksel modellerin elde edilmesi ve analizlerinin yapilabilmesi igin, .stl

formatinda Algor Fempro (Algor Inc., USA) yazilimina aktarilmigtir.

Matematiksel model, elde edilen geometrik modelin ‘mesh’ olarak adlandirilan
basit ve kiiclik parcalara boliinmesiyle olusmaktadir. Ilk mesh uygulamasindan sonra
(mesh generation), analizi olumsuz yonde etkileyebilecek, dik ac¢ili ve dar
yuzeylerdeki elemanlar kontrol edilerek, bu bolgeler cizgisel elemanlardan
arindirilmistir  (mesh simplification). Sonugta dizenli ve analize uygun bir

matematiksel model elde edilmistir (Sekil 3.11).

Calismamizda yapilan matematiksel modellerde, olabildigince 8 nodlu bricks ve

tetrahedral elemanlar kullanilmistir. Gerektiginde, modellerdeki yapilarin merkezine
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yakin bolgelerde tanimlama yapilabilmesi i¢in; 7 nodlu, 6 nodlu, 5 nodlu ve 4 nodlu
elemanlar da kullanilmistir. Bu modelleme teknigi sayesinde, miimkiin olan en yiiksek
diiglim noktali elemanlar ile en yliksek kalitede ag yapisi1 olusturulmaya ¢alisilmstir.
Ayrica bu calisma icin hazirlanan tiim modeller lineer, homojen ve izotropik

materyaller olarak kabul edilmistir.

Sekil 3.11: Geometrik modellerin matematiksel modelleme i¢in meshlenmesi.

Calisma i¢in tasarlanan matematiksel modellerin hazirlanmasi sirasinda

kullanilan eleman ve diigiim sayilar1 Tablo 3.1°de gosterilmistir.

Tablo 3.1: Caligmada kullanilan modellerin eleman ve digiim sayilari.

MODEL ELEMAN SAYISI DUGUM SAYISI
Maksiller Model 343 229 100 050
Mandibular Model 343 054 94 217

3.3. Materyal Ozelliklerinin Tamtilmasi

Matematiksel modellerde kullanilan yapilarin ve materyallerin 6zelliklerini
yazilima tanitmak gerekmektedir. Calismamizda; kortikal kemik, spongioz kemik,
titanyum implant, titanyum-zirkonyum implant, dayanak, vida ve metal destekli seramik
kron kullanilmigtir. Agiz mukozasinin elastisite modiilii ve Poisson oraninin ¢ok diisiik

degerlerde olmasi nedeniyle modellere dahil edilmemistir.

Calismamizda kullandigimiz modelleri olusturan yapilarin elastiklik modiil

degerleri ve Poisson oranlar1 Tablo 3.2°te verilmistir.
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Tablo 3.2: Caligmada kullanilan materyallere ait elastisite modiilleri ve poisson oranlari.

ELASTISITE .
MODULU POISSON KAYNAKLAR
ORANI
(Mpa)
. . Silva-Neto ve ark., 2014; Wu ve ark.,
Kortikal Kemik 13700 0,3 2015: Desai ve ark., 2015.
. . Silva-Neto ve ark., 2014; Leon ve ark.,
Spongioz Kemik 1370 03 2014; Wu ve ark., 2015.
Ti implant Isayev, 2011; Desai ve ark., 2015;
110 000 0,35
(Grade 4) Akga ve ark., 2015.
Ti-Zr Implant 100 000 03 | Hove ark., 2008; Akca ve ark., 2015
(Roxolid)
Dayanak Lanza ve ark., 2011; isayev, 2011;
. 11 , i
(Titanyum) 0000 03 Desai ve ark., 2015
. . Lanza ve ark., 2011; Isayev, 2011;
Vida (Titanyum) 110 000 0,3 Desai ve ark., 2015
Metal Altyapi Isayev, 2011; Giiltekin ve ark., 2012;
218 000 0,33 .
(Krom-Kobalt) Bacchi ve ark., 2013.
. Eskitaggioglu ve ark., 2004; Asar ve
Kron (Feldspatik 82 800 0,35 | Burgaz, 2009; Karabudak ve ark.,
Porselen) 2014

3.4.Sistemin Birlestirilmesi

Caligmamizdaki tiim modellerde, kortikal kemik ile spongioz kemigin kendi i¢
Ozelliklerine uygun olarak yiikk aktarimi yaptiklari ve birlikte ¢alistiklar1 kabul
edilmistir. Aynmi sekilde, implant ile kemik yapisi, implant-dayanak-vida ve dayanak
ile metal destekli seramik kron arasindaki baglanti, %100 kontak iligkisi seklinde yani
basinct kesintisiz olarak yapilar arasinda iletecek sekilde tanimlanmistir. Ayrica,

implantlarin da kemik yapi ile %100 osseointegre oldugu varsayilmistir.

3.5.Modellere Uygulanan Etken ve Simir Kosullari

Calismada kullanilan maksiller ve mandibular modeller sifir serbestlik derecesi
verilmis ve modeller sifir harekete sahip olacak sekilde sabitlenmistir (Sekil 3.12).
Sabitleme islemi i¢in sectigimiz destek diizlemleri, kendilerinde stres olusmamasi ve

sonuglarin yanlis yorumlanmamasi i¢in analiz yapilan bolgelerden uzakta secilmistir.
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Sekil 3.12: Maksilla ve mandibulaya ait sabitlenmis modeller.

Ayrica ¢alismamizda analizi daha gercekei kilacag: diisiincesi ile komsu disler
ile tasarlanan restorasyonlar arasinda kontak iliskisini yansitacak sekilde sinirlandirma
yapilmigtir. BOylece restorasyonun ve implantin mesiodistal yondeki hareketi
siirlandirilmistir (Sekil 3.13). Kontak bdlgelerinin belirlemesinde ise Wheeler’in

tanimlamalarindan faydalanilmistir (Major ve Nelson, 2010).

Sekil 3.13: Kontak bolgelerinin sinirlandirilmas.
3.6. Yiikleme Kosullari

Calismamizda, statik yiikleme i¢in iki farkli senaryoda kuvvet uygulamasi
yapilmustir. Birinci senaryoda; tasarlanan metal destekli seramik kronlara cusp-fossa
iligkisine gore toplamda 100 N olacak sekilde, dik yonde kuvvet uygulamasi
yapilmigtir. Bu iliski kapsaminda; 100 N’luk kuvvet 50’ser olarak bdélinerek
maksillada palatinal cusp tepesi ve mesial santral fossaya, mandibulada ise bukkal

cusp tepesi ve distal fossaya uygulanmistir (Sekil 3.14).

Sekil 3.14: Maksilla ve mandibula modeline dikey kuvvet uygulanan noktalar.
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Ikinci senaryoda ise; her bir krona okliizal iliskiler dogrultusunda islevsel olan
kron bolgesinden uzun eksene 45 derece a¢1 yapacak sekilde, 100 N’luk oblik kuvvet
uygulamasi yapilmistir. Bu iliski kapsaminda iist ¢enede oblik kuvvet uygulamast,
bukkal cuspin palatinal egimine palatobukkal yonde uygulanirken, alt ¢genede kuvvet

uygulamasi bukkal cusp tepesine bukkolingual yonde yapilmigtir (Sekil 3.15).

Sekil 3.15: Maksilla ve mandibula modeline oblik kuvvet uygulanan noktalar.

Kuvvet uygulamalar1 sonucunda modeller iizerinde gergeklestirilen c¢evresel
Ol¢iimlerden elde edilen degerler, her bolgede 4 referans noktasi belirlenerek
karsilastirilmistir. Her referans bolgesinde birer diigiim noktasi belirlenmis ve
belirlenen referans noktalarindan incelenen yapiya gére maximum ve minimum asal

gerilme degerleri ve maximum Von Mises stres degerlerinin dl¢limii yapilmistir.

Dinamik yiiklemede ise, statik yiikleme i¢in kullanilan kuvvet degerleri ayni
oranda, ayn1 agida ve ayni bolgelerden, 1 Hz frekansta uygulanmistir. Dinamik yiik

uygulamalarinda; bu uygulama toplam 7 siklusta gergeklestirilmistir.

Yorulma deneyleri igin ilk asamada hazirlanan modellere Algor Fempro
yaziliminda dinamik yiik uygulamasi yapilarak stres analizi gerceklestirilmistir. Stres
analizlerini takiben implantlar tek tek Algor Fatigue Wizard yazilimina yiiklenerek

(Sekil 3.16), yorulma deneyleri i¢in Strain Based analiz uygulamasi secilmistir.

Fatigue WWizard Step-1 of 7 B
Select the type of Fatigue analysis that vou wish to perform @
@ Strain Based Fatigus Lite [EN)

) Stress Based Fatigue Life [SM]

() Fatigue Safety Factar

EN calculations must be used if local plastic strain is to be accounted for

SN calculations are only suitable for high cycle fatigue problems

Sekil 3.16: Yorulma analizi 1. adim.
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Ikinci asamada, Ti ve Ti-Zr implantlar icin malzeme degerleri programa

girilmistir (Sekil 3.17). Programa yiiklenen ¢ekme dayanimi degerleri Tablo 3.3’te
verilmistir.

Tablo 3.3: Kullanilan implant materyallerine ait cekme dayanim (Tensile strenght) degerleri.

IMPLANT MATERYALI TENSILE STRENGHT KAYNAKLAR

(N/mm? = MPa)

Ti implant (Grade 4) 680 Grandin ve ark., 2012

Ti-Zr implant (Roxolid) 953

Grandin ve ark., 2012

Fatigue ‘Wizard Step-2 of 7 B
Data Entry methods Stress Units @
& Nimm2
I_ & -
Tensile Test Data
Material Name  Jrowolid
Elastic Moduluz 100000 Mémm2
ER Tensile Stength |353 Hmm2
By Visualzer Poissor's Ratic [03
Strain-Life: D ata
@ Appraximate
Advanced Wigw/E dit
ﬂ {Assume infinite life below the Endurance imit [ypical for ferous
imetals) H
< Back Mext >

Sekil 3.17: Yorulma analizi 2. Adim.

Son asamada ise analiz miktar1 olarak 10 000 000 siklus se¢ilmis ve deneyler

gerceklestirilmistir (Sekil 3.18). Deneylerin sonucunda yorulma analizine ait veriler
elde edilmistir.

Fatigue Wizard Step-5 of 7 =
Steps @
1 Analysis Output
z Please select the type of calculations to perform
4 Safety Factor
4
@ Cycles to failure
[
7
By visualizer Desired Lite
Please select the required fatigue life for the analysis
=]
This value will be used only in the postprocessor and NOT in any
calculations
< Back Mext »

Sekil 3.18: Yorulma analizinde siklus sayisinin belirlenmesi.
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3.7. Sonuclarin Alinmasi

Sonlu eleman stres analiz sonuglarinda elde edilen stres degerleri, varyansi
olmayan matematiksel hesaplamalar sonucunda olustugundan istatistiksel analiz
yapilamamaktadir. Analizler, kesit gortntilerinin ve diigiimlerdeki stres miktarlar1 ve
dagilimlarinin ~ dikkatli bir sekilde degerlendirilmesi ve yorumlanmasiyla

yapilmaktadir.

Calismamizda iki farkli senaryoda uygulanan kuvvetler sonucunda kortikal ve
spongioz kemikte meydana gelen maksimum ve minimum asal gerilme degerleri ve
implantlarda, dayanak ve vidada olusan Von Mises gerilme degerleri incelenmistir.
Ayrica yapilan dinamik yiikleme sonucu implantta meydana gelen yorulma degerleri
Goodman, Soderberg, Gerber ve ortalama stres yorulma teorisine dayanarak, Fatigue

Wizard yazilimiyla hesaplanmustir.
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4. BULGULAR

4.1. Dik Kuvvet Uygulanan Maksiller ve Mandibular Modellerin Gerilme

Degerlerinin Incelenmesi

Calismada maksiller ve mandibular modellere dik kuvvet uygulamasi sirasinda,
kortikal ve spongioz kemik gibi kirilgan yapiya sahip malzemelerde maksimum asal
gerilme (¢ekme) ve minimum asal gerilme (sikisma, baski) degerleri; implant,
dayanak, vida, metal altyap1 ve seramik iistyap1 gibi sert malzemelerde ise Von Mises
stresleri degerlendirilmistir (Tablo 4.1). Sonuclarin degerlendirilmesinde, kortikal
kemige ait gerilme degerlerinin analizinde kemigin koronal kesitinden elde edilen
degerler esas alinmigken, spongioz kemige ait degerlendirmeler uygulanan kuvvetin

apikal bolgede yogunlasmasi dolayisiyla kemigin apikal kesiti izerinden yapilmustir.

Tablo 4.1: Dik kuvvet uygulamasi sonras1 maksiller Ti ve Ti-Zr implant modellerinden elde edilen tim
verilerin 0zeti ( ““**’ ile belirtilen degerler 6lgtim noktalar1 disinda tespit edilen en yiikksek Von Mises
degerlerini ifade etmektedir.).

INCELENEN MODELLER
INCELENEN | OLGULEN
YAPILAR DEGER Maksiller Ti Maksiller Ti-Zr Mandibular Ti Mandibular Ti-Zr
implant Modeli implant Modeli implant Modeli implant Modeli
B -1,12 B -1,07 B -7,68 B -7,66
Minimum | M -8,33 M -8,40 M -3,46 M -3,54
Principle D -2,54 D -2,56 D -7,42 D -7,38
Kortikal P -11,64 P 11,72 L -1 L -0,97
Kemik B 1,60 B 1,67 B 0,98 B 0,99
Maksimum | M 0,67 M 0,67 M 0,73 M 0,83
Principle D 1,22 D 1,28 D 0,56 D 0,56
P 0,51 P 0,53 L 0,86 L 0,93
B -0,08 B -0,09 B -0,28 B -0,28
Minimum | M -0,84 M -0,86 M -0,28 M -0,28
Principle D -0,36 D -0,36 D -0,71 D -0,72
Spongioz P -1,03 P -1,05 L -0,09 L -0,10
Kemik B 0,23 B 0,24 B 1,02 B 1,04
Maksimum | M 0,33 M 0,34 M 0,36 M 0,36
Principle D 0,22 D 0,22 D 0,35 D 0,35
P 0,46 P 0,47 L 0,36 L 0,36
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Tablo 4.1 (devami): Dik kuvvet uygulamasi sonrasi maksiller Ti ve Ti-Zr implant modelinden elde
edilen tiim verilerin 6zeti ( ““*’’ ile belirtilen degerler 6l¢iim noktalar1 disinda tespit edilen en yiiksek
Von Mises degerlerini ifade etmektedir.).

DEGERLER
INCELENEN | OLGCULEN
YAPILAR DEGER Maksiller Ti Maksiller Ti-Zr Mandibular Ti Mandibular Ti-Zr

implant Modeli implant Modeli implant Modeli implant Modeli
mplant Von Mises | 124,32/ *(128,94) | 125.,1/*(130,95) 104,07/ *(111,32) 104,2/ *(109,26)
Dayanak Von Mises | 129,25/ *(214,68) | 130,71/*(214,38) | 111,89/ *(186,16) 113,2/ *(185,97)
Vida Von Mises 44,91/ *(62,11) 48,19/ *(64,11) 35,91/ *(48,60) 35,58/ *(49,89)

Altyapr Von Mises 175 17,49 19,84 194

Seramik Von Mises 6,94 6,94 4,56 4,56

Ayrica caligmamizda elde edilen sonuglar ve gorsel bulgular, her bir yapiy1

kapsayacak sekilde ayr1 ayr1 irdelenmistir.

4.1.1.Maksiller Modellerde Kortikal ve Spongioz Kemige Ait Minimum ve

Maksimum Asal Gerilme Degerleri

Bu gruptaki modellerin kortikal kemik asal gerilme degerleri incelendiginde;
hem Ti hem de Ti-Zr implant modelindeki minimum asal gerilmelerin, yani
kompresyon (sikigma, baski) tipi gerilmelerin, implantin boyun bolgesini ¢evreleyen
kortikal kemigin palatinal bolgesinde (Ti igin -11,64 MPa, Ti-Zr igin -11,72 MPa)
daha yogun oldugu gézlemlenmistir (Sekil 4.1).

Ayrica her iki implant modelinde de kuvvetin uygulanma sekline bagh olarak,
bukkal ve distal bolgelerden elde edilen minimum asal gerilme degerlerinin palatinal
ve mesial bélgelerde gozlemlenen degerlerden ¢ok daha diisiik olarak tespit edilmistir
(Grafik 4.1)

Kortikal kemige ait maksimum asal gerilme degerleri incelendiginde ise; en
yiiksek degerlerin her iki implant modeli i¢in de (Ti ig¢in 1,60 MPa, Ti-Zr igin 1,67
MPa) bukkal bolgede olustugu goriilmiis (Sekil 4.2) ve tiim modellerde elde edilen
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sonuclarin minimum asal gerilme degerlerine gore daha diisiik seviyelerde ancak

birbirine denk sonuglar sergiledigi tespit edilmistir. (Grafik 4.1).
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Sekil 4.1: Dik kuvvet uygulamasinda maksiller modellerde kortikal kemikte tespit edilen minimum asal
gerilme degerleri ve dagilimi: a) Ti implant modeli, b) Ti-Zr implant modeli.
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Sekil 4.2: Dik kuvvet uygulamasinda maksiller modellerde kortikal kemikte tespit edilen maksimum
asal gerilme degerleri ve dagilimi: &) Ti implant modeli, b) Ti-Zr implant modeli.

Bukkal Mesial DBINE] Palatinal

T Teze T TiezZe TP Tizr T Ti-zr

Minimum Asal Gerilme (MPa) Maksimum Asal Gerilme (MPa)

Grafik 4.1: Dik kuvvet uygulamasinda maksiller modellerde kortikal kemikte tespit edilen minimum
ve maksimum asal gerilme degerleri.

Hem Ti hem de Ti-Zr implant modelinde spongioz kemige ait minimum asal
gerilmelerin, kortikal kemige benzer sekilde palatinal bolgede (Ti igin -1,03 MPa, Ti-
Zr igin -1,05 MPa) yogunlastig1 gozlemlenmistir (Sekil 4.3 ve Grafik 4.2).
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Spongioz kemige ait maksimum asal gerilme degerleri incelendiginde ise; en
yiiksek degerler yine palatinal spongioz kemik bdlgesinde goriilmesine ragmen
bukkal, mesial ve distal bolgedeki degerlerle olduk¢a yakin sonuglar elde edilmistir.

(Sekil 4.4 ve Grafik 4.2).

Sekil 4.3: Dik kuvvet uygulamasinda maksiller modellerde spongioz kemikte apikal kesitte tespit edilen
minimum asal gerilme degerleri ve dagilimi: a) Ti implant modeli, b) Ti-Zr implant modeli.

Sekil 4.4: Dik kuvvet uygulamasinda makisller modellerde spongioz kemikte apikal kesitte tespit edilen
maksimum asal gerilme degerleri ve dagilimi: a) Ti implant modeli, b) Ti-Zr implant modeli.

Bukkal Mesial Distal Palatinal

T Tiezr T TizZr T Tiezr TP Tiezr

Minimum Asal Gerilme (MPa) Maksimum Asal Gerilme (MPa)

Grafik 4.2: Maksiller modellerde dik kuvvet uygulamasinda spongioz kemikte tespit edilen minimum
ve maksimum asal gerilme degerleri.

Ozetle, maksillada dikey kuvvet uygulamasi sonucu elde edilen kortikal ve
spongioz kemige ait veriler her iki test modelinde de birbiriyle yakin bulunmustur.

Elde edilen bu sonugclar, kortikal ve spongioz kemige ait maksimum ve minimum asal
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gerilme degerlerinin, implant materyalindeki degisimden ¢ok fazla etkilenmedigini

gostermistir.

4.1.2. Mandibular Modellerde Kortikal ve Spongioz Kemige Ait Minimum

ve Maksimum Asal Gerilme Degerleri

Mandibuler modellerde kortikal kemik igin en yiksek minimum asal gerilme
degerlerinin bukkal bolgede (Ti i¢in -7,68 MPa ve Ti-Zr igin -7,66 MPa) oldugu
gozlemlenmistir (Sekil 4.5).

Ayrica her iki implant modelinde de kuvvetin uygulanma sekline bagli olarak
distal yiizeylerde tespit edilen minimum asal gerilme degerleri bukkal yizeyle benzer
sekildedir ve mesial ve lingual bolgelerden elde edilen minimum asal gerilme

degerlerine gore daha yiiksek bulunmustur (Grafik 4.3).

Sekil 4.5: Dik kuvvet uygulamasinda mandibular modellerde kortikal kemikte tespit edilen minimum
asal gerilme degerleri ve dagilimi: a) Ti implant modeli, b) Ti-Zr implant modeli.

Her iki mandibuler modelde kortikal kemige ait maksimum asal gerilmelerin ise;
kemigin etrafinda neredeyse homojen olarak dagildigi ve en yiliksek maksimum

gerilme degerinin bukkal bolgede olustugu tespit edilmistir (Sekil 4.6 ve Grafik 4.3).

Sekil 4.6: Dik kuvvet uygulamasinda mandibular modellerde kortikal kemikte tespit edilen maksimum
asal gerilme degerleri ve dagilimi: a) Ti implant modeli, b) Ti-Zr implant modeli.

55



Bukkal \WIESE] DINE] Lingual

T Tize i Tizr TP Tizr T Ti-zr

098 099 073 08 (s 056 086 093

-7.68 -7.66

Minimum Asal Gerilme (MPa) Maksimum Asal Gerilme (MPa)

Grafik 4.3: Dik kuvvet uygulamasinda mandibular modellerde kortikal kemikte tespit edilen minimum
ve maksimum asal gerilme degerleri.

Mandibuler modellerin spongioz kemik asal gerilme degerleri incelendiginde
ise; en yuksek minimum asal gerilme degerleri distal bolgede, Ti implant modeli icin
-0,71 MPa, Ti-Zr implant modeli igin -0,72 MPa olarak tespit edilmistir. Bukkal,
mesial ve lingual bolgelerde ise birbirlerine ¢ok yakin minumum asal gerilme degerleri

elde edilmistir (Sekil 4.7 ve Grafik 4.4).

Spongioz kemige ait maksimum asal gerilme degerleri de birbirleriyle yakin
iligski gostermis ve en yiiksek gerilim degerleri bukkal bolgede tespit edilmistir (Sekil
4.8). Bukkal bolgedeki maksimum asal gerilme degerlerine oranla, diger bolgelerden

tespit edilen degerler ise, birbiriyle dengeli bulunmustur (Grafik 4.4).

Sekil 4.7: Dik kuvvet uygulamasinda mandibular modellerde spongioz kemikte apikal kesitte tespit
edilen minimum asal gerilme degerleri ve dagilimi: a) Ti implant modeli, b) Ti-Zr implant modeli.

Ozetle, dikey kuvvet uygulamasi sonrasinda mandibuladaki test modellerinden
elde edilen kortikal ve spongioz kemige ait veriler, birbirine yakin degerlerde

bulunmustur. Elde edilen bu sonuglar, kortikal ve spongioz kemige ait maksimum ve
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minimum asal gerilme degerlerinin, implant materyalindeki degisimden ¢ok fazla

etkilenmedigini gostermistir.

Sekil 4.8: Dik kuvvet uygulamasinda mandibular modellerde spongioz kemikte apikal kesitte tespit
edilen maksimum asal gerilme degerleri ve dagilimi: a) Ti implant modeli, b) Ti-Zr implant modeli.

Bukkal WIESE] DINE] Lingual

Ti 0 Tezr TP Tiezr i Ti-zr  Ti Ti-zr

Minimum Asal Gerilme (MPa) Maksimum Asal Gerilme (MPa)

Grafik 4.4: Dik kuvvet uygulamasinda mandibular modellerde spongioz kemikte tespit edilen
minimum ve maksimum asal gerilme degerleri.

4.1.3. implantlara Ait Von Mises Gerilme Degerleri

Stres analizlerinde kemik gibi kirillgan yapiya sahip olmayan implant, dayanak,
vida, metal altyap1 ve seramik iistyap1 gibi materyallerin degerlendirilmesinde Von
Mises gerilme degerlerinden faydalanilmaktadir. Calismamizda da implant

materyallerine ait degerlendirmeler bu degerler tizerinden yapilmustir.

Hem maksiller hem de mandibular modellerde kullanilan Ti ve Ti-Zr
implantlardan elde edilen Von Mises gerilme degerleri incelendiginde, en yiiksek
sonuglarin her iki ¢cene modelinde de implantlarin boyun kisminda ve en {ist yivlerde

oldugu tespit edilmistir (Sekil 4.9 ve Sekil 4.10).

Implantlardan elde edilen en yilksek Von Mises gerilme degerlerinin hangi

bolgelerde yogunlastigi degerlendirildiginde ise; kuvvetin uygulanma sekliyle iliskili
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olarak, maksiller modellerde implantin palatinal yiizeyinde (Sekil 4.9), mandibular
modellerde ise bukkal yiizeyinde oldugu tespit edilmistir (Sekil 4.10).

Sekil 4.9: Dik kuvvet uygulanan maksiller modellerde implantlara ait Von Mises gerilme degerleri ve
dagilimlari: a) Ti implant, b) Ti-Zr implant.

Sekil 4.10: Dik kuvvet uygulanan mandibular modellerde implantlara ait Von Mises gerilme degerleri
ve dagilimlari: a) Ti implant, b) Ti-Zr implant.

Sonuglar incelendiginde; maksiller Ti-Zr implant modelinin Ti modelden az
farkla yuksek Von Mises degeri gosterdigi goriilmiistir. Elde edilen degerler Ti-Zr
implant i¢in 125,10 MPa ve Ti implant i¢in 124,32 MPa’dir (Grafik 4.5).

Mandibular modeller degerlendirildiginde ise, Ti-Zr implant modeli (104.2
MPa) ve Ti modelinin (104.07 MPa) birbirine oldukc¢a yakin Von Mises degerleri
sergiledigi goriilmiistiir (Grafik 4.5).

Her iki ¢eneden elde edilen sonuglar karsilastirildiginda; mandibular Ti implant
modelinin maksiller modele kiyasla yaklasitk %16, mandibular Ti-Zr implant
modelinin ise maksiller modele gore %17 oraninda daha az gerilmeye maruz kaldig

tespit edilmistir.

Bu sonuglar Von Mises gerilme degerlerinin, ayn1 kemiksel model igerisinde,
implant materyalinin degisiminden ¢ok fazla etkilenmedigini gostermektedir. Ancak

maksilla ve mandibula arasinda tespit edilen gerilim degerlerine ait belirgin farkliliklar
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ise; Von Mises gerilme degerlerinin kemigin kalitesinden ve hazirlanan iistyapi

restorasyonunun boyutlarindan etkilenebilecegi sonucunu gostermektedir.

124.32
104.07 104.2

(MPA)

GERILME

Ti-zr Ti Ti-zr

n
w
i
=
4
o
>

DEGERLERI

MAKSILLA MANDIBULA

Grafik 4.5: Dikey kuvvet uygulamasi sonrasinda maksiller ve mandibular modellerdeki implantlardan
elde edilen Von Mises gerilme degerleri.

4.1.4. Dayanak ve Vidaya Ait Von Mises Gerilme Degerleri

Calismamizda, maksiller ve mandibular modellerde kullanilan dayanak ve
vidaya ait Von Mises gerilme degerleri incelendiginde; tim modellerde kullanilan
materyaller ayni standartlara sahip olacak sekilde segildiginden, analiz sonuglart
acisindan biiyiik farkliliklar saptanmamustir. Modellerden elde edilen en yiksek
gerilme sonuglarinin tim dayanaklarin baglanti bolgelerinde, vidalarin ise bas ve

govde kisminin birlesim bolgesinde oldugu tespit edilmistir (Sekil 4.11 ve Sekil 4.12).

111}
U

Sekil 4.11: Dik kuvvet uygulanan maksiller ve mandibular dayanaklara ait Von Mises gerilme degerleri

ve dagilimi: ¢ ve d) Mandibular dayanaklar.

Gerilmelerin yogunlastig1 bolgeler degerlendirildiginde ise, kuvvetin uygulanma

sekliyle iliskili olarak gerilmelerin, maksiller dayanaklarda ve vidalarda palatinal
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yiizeylerde, mandibular dayanaklarda ve vidalarda ise bukkal ylizeylerde yogunlastigi
tespit edilmistir (Sekil 4.11 ve Sekil 4.12).

Dayanaklardan elde edilen Von Mises gerilme degerleri karsilagtirildiginda,
mandibular modellerde maksiller modellere kiyasla %13 oraninda daha az oldugu

bulunmustur (Grafik 4.6).

Sekil 4.12: Dik kuvvet uygulanan maksiller ve mandibular dayanak vidasina ait Von Mises gerilme
degerleri ve dagilimi: a ve b) Maksiller Ti ve Ti-Zr dayanak vidasi, ¢ ve d) Mandibular Ti ve Ti- Zr
dayanak vidasi.

Dayanak vidasina ait gerilme degerlerinin ise mandibular Ti implant modelinde
maksiller modele kiyasla yaklasik %20, Ti-Zr implant modelinde ise yaklasik %26
oraninda daha az oldugu tespit edilmistir (Grafik 4.6). Bu farkliliklar, dayanaklarin ve
dayanak vidalarindaki gerilmelerin, kortikal kemigin g¢enelerarasindaki yogunluk
farkindan ve kuvvetin uygulandigi {styapi restorasyonunun boyutlarindan

etkilenebilecegini gostermektedir.
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Grafik 4.6: Dik kuvvet uygulamasi sonrasinda tim modellerdeki dayanak ve vida materyelinden elde
edilen Von Mises gerilme degerleri.
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4.1.5. Metal Altyapi ve Seramik Ustyapiya Ait Von Mises Gerilme Degerleri

Stres analizleri sonras1 metal altyapt ve seramik {istyapiya ait en yiiksek Von
Mises gerilme degerleri, maksillada kuvvetin uygulandig1 palatinal cusp tepesi ve
mesial okliizal fossa bolgesinde, mandibulada ise bukkal cusp tepesi ve distal okliizal
fossa bolgesinde gozlemlenmistir. Ancak bu bolgeler ayni zamanda kuvvet uygulama
bolgesi oldugu igin, restorasyonda en yiiksek gerilme degerlerini gosteren ikinci bolge
olarak kole bolgesi belirlenmis ve karsilastirmalar bu bélgelerden elde edilen veriler

Uzerinden yapilmustir.

Maksiller modellerde altyapiya ait en yiksek Von Mises gerilme degerleri, her
iki implant modelinde de palatinal kole bélgesinde (Sekil 4.13) ve birbirine oldukga
yakin degerlerde (Ti implant modeli i¢in 17.5 MPa, Ti-Zr implant modeli i¢in ise 17.49
MPa), mandibular modellerde ise bukkal kole bélgesinde (Sekil 4.13) ve yine birbirine
oldukg¢a yakin degerlerde (Ti implant modeli i¢in 19.84 MPa, Ti-Zr implant modeli
icin ise 19.40 MPa) tespit edilmistir.

Ustyapiya ait veriler incelendiginde ise maksiller modellerde en yiiksek Von
Mises gerilme degerlerinin palatinal kole bolgesinden, mandibular modellerden ise
bukkal kole bolgesinde elde edildigi gozlemlenmistir (Sekil 4.14). Elde edilen degerler
maksilladaki her iki implant modeli i¢in 6.94 MPa, mandibulada ise 4,56 MPa olarak

bulunmustur.

‘ |

Sekil 4.13: Dik kuvvet uygulanan maksiller ve mandibular modellere ait altyapt materyalinin Von
Mises gerilme degerleri ve dagilimi.

61



T

B — T e

Sekil 4.14: Dik kuvvet uygulanan maksiller ve mandibular modellere ait seramik iistyap1 materyalinin
Von Mises gerilme degerleri ve dagilimu.

4.2. Oblik Kuvvet Uygulanan Maksiller ve Mandibular Modellerin Gerilme

Degerlerinin Incelenmesi

Analizin bu asamasinda tasarlanan modellerde kronlara, iist ¢ene igin bukkal
cuspin palatinal egiminden palatobukkal yonde, alt cenede ise bukkal cusp tepesinden
bukkolingual yonde, disin uzun ekseni ile 45 derece ag¢1 yapacak sekilde, 100 N’luk
kuvvet oblik olarak uygulanmistir. Kortikal ve spongioz kemikte olusan minimum ve
maksimum asal gerilme degerleri ile implantlarda, dayanak, vida ve Tstyap1
restorasyonunda meydana gelen Von Mises gerilme degerleri incelenmistir (Tablo
4.2).

Tablo 4.2: Oblik kuvvet uygulamasi sonras1 maksiller Ti ve Ti-Zr implant modelinden elde edilen tim

verilerin dzeti ( ““**” ile belirtilen degerler 6l¢tim noktalar1 disinda tespit edilen en yiikksek Von Mises
degerlerini ifade etmektedir.).

INCELENEN MODELLER
iINCELENEN | OLCULEN
YAPILAR DEGER Maksiller Ti Maksiller Ti-Zr Mandibular Ti Mandibular Ti-Zr

implant Modeli implant Modeli Implant Modeli Implant Modeli

B -10,71 B -10,77 B -2,40 B -2,47
Kortikal Minimum M -0,94 M -1 M -19,26 M -19,52
Kemik Principle D -6,18 D -6,26 D -4,12 D -4,31
L -0,59 L -0,61 L -18,77 L -18,9

B 0,22 B 0,26 B 14,43 B 14,59

Kortikal Maksimum | M 7,53 M 7,72 M 2,46 M 2n
Kemik principle | D 051 D 0,55 D 13,31 D 13,54

L 10,02 L 10,17 L 2,0 L 2,06
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Tablo 4.2 (Devami): Oblik kuvvet uygulamasi sonrasi maksiller Ti ve Ti-Zr implant modelinden elde
edilen tiim verilerin 6zeti ( ““*’’ ile belirtilen degerler 6l¢iim noktalar1 disinda tespit edilen en yiiksek
Von Mises degerlerini ifade etmektedir.).

INCELENEN MODELLER
INCELENEN | OLCULEN
YAPILAR DEGER Maksiller Ti Maksiller Ti-Zr Mandibular Ti Mandibular Ti-Zr
implant Modeli implant Modeli implant Modeli implant Modeli
B -1,13 B -1,16 B -1,18 B -1,25
Spongioz Minimum | M -0,18 M -0,19 M -1.21 M -1,24
Kemik Principle D -0,88 D -0,89 D -0,36 D -0,24
L -0,25 L -0,26 L -1,51 L -1,54
B 0,75 B 0,77 B 0,65 B 0,67
Spongioz Maksimum | M 0,42 M 0,43 M 0,36 M 0,37
Kemik principle D 0,15 D 0,15 D 0,68 D 0,81
L 0,83 L 0,85 L 1,31 L 1,36
i Von Mises | 152.78/%(152,78) | 154,18/%(154,18) | 274,33/%(276,38) 274,62/%(274,87)
Dayanak Von Mises 184,81/*(273,94) 186,96/*(273,53) 256,89/*(465,92) 259,55/*(465,83)
Vida Von Mises 53,54/*(67,06) 57,49/*(69,61) 101,87/%(101,87) 109,227*(109,22)
Altyap: Von Mises 18,39 16,78 26,89 26,31
Seramik Von Mises 4,95 4,95 6,22 6.21

4.2.1. Maksillar Kortikal ve Spongioz Kemige Ait Minimum ve Maksimum

Asal Gerilme Degerleri

Maksiller modellerde olusan kortikal kemik minimum asal gerilme degerlerinin,
implantin boyun bdlgesini ¢evreleyen kortikal kemigin bukkal bolgesinde yogunlastigi
gozlemlenmis (Sekil 4.15) ve en ylksek minimum asal gerilme degerileri Ti implant
modeli igin -10.71 MPa, Ti-Zr implant modeli i¢in ise -10.77 MPa olarak tespit
edilmistir (Grafik 4.7). Palatinal ve mesial noktalardaki minimum asal gerilme
degerleri ise, her iki modelde de birbirleriyle benzer, ancak bukkal ve distal alan

degerlerinden diisiik bulunmustur (Grafik 4.7).

Kortikal kemigin maksimum asal gerilme degerleri incelendiginde ise, en
yiiksek degerlerin palatinal ylizeylerde goriildiigii tespit edilmistir (Sekil 4.16 ve
Grafik 4.7).
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Sekil 4.15: Oblik kuvvet uygulamasinda maksillar modellerde kortikal kemikte tespit edilen minimum
asal gerilme degerleri ve dagilimi: ) Ti implant modeli, b) Ti-Zr implant modeli.

Sekil 4.16: Oblik kuvvet uygulamasinda maksiller modellerde kortikal kemikte tespit edilen maksimum
asal gerilme degerleri ve dagilimi: @) Ti implant modeli, b) Ti-Zr implant modeli.
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Grafik 4.7: Oblik kuvvet uygulamasinda maksiller modellerde kortikal kemikte tespit edilen minimum
ve maksimum asal gerilme degerleri.

Ozetle, oblik kuvvet uygulamasi sonucu Ti ve Ti-Zr icin maksiller modellerden
elde edilen kortikal kemige ait degerler olduk¢a yakin bulunmustur. Bu sonugclar,
kortikal kemikteki maksimum ve minimum asal gerilme degerlerinin implant

materyalindeki degisimden ¢ok fazla etkilenmedigini géstermistir.

Maksiller modellere ait spongioz kemik minimum asal gerilme degerleri
incelendiginde ise; hem Ti hem de Ti-Zr implant modelinde tespit edilen gerilmelerin,
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implantt  ¢evreleyen spongioz kemigin bukkal bolgesinde yogunlastig
gozlemlenmistir (Sekil 4.17).

En yiiksek minimum asal gerilme degeri Ti implant modeli i¢in -1.13 MPa ve
Ti-Zr implant modeli icin ise -1.16 MPa olarak bulunmustur. Diger bolgelere ait
minimum asal gerilme degerlerinin ise her iki implant modelinde de birbirine yakin

seyrettigi ve dengeli dagildigi gozlemlenmistir (Grafik 4.8).
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Grafik 4.8: Oblik kuvvet uygulamasinda maksillar modellerde spongioz kemikte tespit edilen
minimum ve maksimum asal gerilme degerleri.

Ayrica her iki implant modelinde spongioz kemige ait maksimum asal gerilme
degerleri incelendiginde de, verilerin benzer degerler sergiledigi ve dengeli dagildigi

tespit edilmistir (Sekil 4.18 ve Grafik 4.8).

Ozetle, maksiller modellerde oblik kuvvet uygulamasi sonucu elde edilen
spongioz kemige ait degerler birbirine olduk¢a yakin bulunmus ve sonuglarin implant

materyalindeki degisimden ¢ok fazla etkilenmedigi gozlemlenmistir.

Sekil 4.17: Oblik kuvvet uygulamasinda maksiller modellerde spongioz kemikte apikal kesitte tespit
edilen minimum asal gerilme degerleri ve dagilim: a) Ti implant modeli, b) Ti-Zr implant modeli.
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Sekil 4.8: Oblik kuvvet uygulamasinda maksiller modellerde spongioz kemikte apikal kesitte tespit
edilen maksimum asal gerilme degerleri ve dagilimi: ) Ti implant modeli, b) Ti-Zr implant modeli.

4.2.2. Mandibular Modelde Kortikal ve Spongioz Kemige Ait Minimum ve

Maksimum Asal Gerilme Degerleri

Mandibuler modellerin kortikal kemik minimum asal gerilme degerleri mesialde
ve Ti implant modeli i¢in -19.26 MPa, Ti-Zr implant modeli igin -19.52 MPa olarak
tespit edilmistir. Lingual yiizeyden elde edilen veriler de bu degerlere olduk¢a yakin
oldugu gozlemlenmistir. Bukkal ve distal minimum asal gerilme degerleri ise
birbirleriyle yakin ancak diger alan degerlerine oranla daha diisiik bulunmustur (Sekil

4.19). (Grafik 4.9).

Sekil 4.19: Oblik kuvvet uygulamasinda mandibular modellerde kortikal kemikte tespit edilen
minimum asal gerilme degerleri ve dagilimi: a) Ti implant modeli, b) Ti-Zr implant modeli.

Sekil 4.20: Oblik kuvvet uygulamasinda mandibular modellerde kortikal kemikte tespit edilen
maksimum asal gerilme degerleri ve dagilimi: a) Ti implant modeli, b) Ti-Zr implant modeli.
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Kortikal kemige ait maksimum asal gerilme degerlerinin ise, implantin boyun
bolgesini ¢evreleyen kortikal kemigin bukkal ve distal alanlarinda yogunlagtig1 tespit
edilmistir (Sekil 4.20 ve Grafik 4.9).
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Grafik 4.9: Oblik kuvvet uygulamasinda mandibular modellerde kortikal kemikte tespit edilen
minimum ve maksimum asal gerilme degerleri.

Mandibuler modellerin spongioz kemik minimum asal gerilme degerleri
incelendiginde, hem Ti implant hem de Ti-Zr implant modellerinde en yuksek
minimum asal gerilmelerin lingual bolgede yogunlastigi ve gerilmelerin maksiller

modellere gore ¢ok daha dengeli dagildig1 goriilmiistiir (Sekil 4.21 ve Grafik 4.10).

Her iki implant modelinden tespit edilen maksimum asal gerilme degerleri ise,
lingual bolgede daha yuksek olarak tespit edilmis (Sekil 4.22) ve birbirleriyle yakin
degerler gostermistir (Grafik 4.10).

Sekil 4.21: Oblik kuvvet uygulamasinda mandibular modellerde spongioz kemikte apikal kesitte tespit
edilen minimum asal gerilme degerleri ve dagilimlari: a) Ti implant modeli, b) Ti-Zr implant modeli.
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Sekil 4.22: Oblik kuvvet uygulamasinda mandibular modellerde spongioz kemikte apikal kesitte tespit
edilen maksimum asal gerilme degerleri ve dagilimlari: @) Ti implant modeli, b) Ti-Zr implant modeli.

Bukkal \ISE] BINE] Lingual

Ti | Tiezr T TizZr T TiezZr T Tizr

Minimum Asal Gerilme (MPa) Maksimum Asal Gerilme (MPa)

Grafik 4.10: Oblik kuvvet uygulamasinda mandibular modellerde spongioz kemikte tespit edilen
minimum ve maksimum asal gerilme degerleri.

Ozetle her iki test modelinde de oblik kuvvet uygulamas: sonucu elde edilen
kortikal ve spongioz kemige ait degerler olduk¢a yakin bulunmustur. Kortikal ve
spongioz kemikteki maksimum ve minimum asal gerilme degerleri edilen degerlerin

implant materyalindeki degisimden ¢ok fazla etkilenmedigi gbzlemlenmistir.

4.2.3. implantlara Ait Von Mises Gerilme Degerleri

Oblik kuvvet altinda hem maksiller hem de mandibular modellerde kullanilan Ti
ve Ti-Zr implantlardan elde edilen Von Mises gerilme degerleri incelendiginde, en
yiiksek sonuglarin tim modellerde implantlarin boyun kisminda ve en st yivlerde
(yaklasik implant boyunun iist ’2’lik kismindan itibaren) oldugu tespit edilmistir.
Gerilme degerlerinin hangi bolgelerde yogunlastigi degerlendirildiginde ise, oblik
kuvvetin uygulanma sekliyle iligkili olarak maksiller modellerde en yiiksek degerlerin
palatinal yizeyde, mandibular modellerde ise lingual yizeylerde oldugu tespit
edilmistir (Sekil 4.23 ve Sekil 4.24).
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Maksiller modellerin analizinden elde edilen Von Mises degerleri Ti-Zr implant
modeli (154.181 MPa) ve Ti modelinde (152.782 MPa) birbirlerine olduk¢a yakin

olarak tespit edilmistir.

Mandibular modeller degerlendirildigindeyse, Ti-Zr implant modelinin
(274.336 MPa) yine Ti modelle (274.62 MPa) benzer Von Mises degeri sergiledigi
goriilmiistiir (Grafik 4.11).

Maksiller ve mandibular modeller karsilastirildiginda ise, mandibular Ti ve Ti-
Zr implant modellerinden elde edilen gerilme degerlerinin, maksiller modele kiyasla

yaklasik % 44 oraninda daha yiiksek oldugu gortilmiistiir.

Sekil 4.23: Oblik kuvvet uygulanan maksiller modellerde implantlara ait Von Mises gerilme degerleri
ve dagilimlari: @) Ti implant, b) Ti-Zr implant.

Sekil 4.24: Oblik kuvvet uygulanan mandibular modellerde implantlara ait Von Mises gerilme degerleri
ve dagilimlari: a) Ti implant, b) Ti-Zr implant.

274.336 274.62

152.782 154.181

DEGERLERIi (MPA)

Ti-zr Ti Ti-zr

VON MiSES GERILME

MAKSILLA MANDIBULA

Grafik 4.11: Oblik kuvvet uygulamasi sonrasinda maksiller ve mandibular modellerden elde edilen
Von Mises gerilme degerleri.
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Elde edilen bu sonuglar Von Mises gerilme degerlerinin ayni kemiksel model
icerisinde implant materyalinin degisiminden anlamli oranda etkilenmedigini
gostermektedir. Ancak maksilla ve mandibula gerilme degerleri arasinda tespit edilen
belirgin farkliliklar, Von Mises degerlerinin kemigin kalitesinden ve hazirlanan

listyap1 restorasyonunun boyutlarindan etkilenebilecegini diisiindiirmektedir.

4.2.4. Dayanak ve Vidaya Ait Von Mises Gerilme Degerleri
Hazirlanan modellerde Ti ve Ti-Zr implant sistemleri i¢in kullanilan dayanak ve
vida, aymi standartlara sahiptir. Bu nedenle, maksiller ve mandibular model

analizlerinde, gruplarin kendi igerisinde biiyiik farkliliklar saptanmamustir.

Her iki gene modelinde de en yiiksek gerilme sonuglarinin dayanaklarin baglanti
bolgelerinde (Sekil 4.25 ve Sekil 4.26), vidalarin ise bas ile govde kisminin birlesim
bolgesinde oldugu tespit edilmistir (Sekil 4.27).

Gerilme degerlerinin hangi boélgelerde yogunlastigi degerlendirildiginde ise,
kuvvetin uygulanma sekliyle iligkili olarak, her iki gcene modelinde de materyallere ait
en ylksek degerler bukkal yiizeylerde gortilmiistiir (Sekil 4.25, Sekil 4.26 ve Sekil
4.27).

Sekil 4.25: Oblik kuvvet uygulanan maksiller modellerde dayanaga ait Von Mises gerilme degerleri ve
dagilimi: a) Ti dayanak, b)Ti-Zr dayanak.
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Sekil 4.26: Oblik kuvvet uygulanan mandibular modellerde dayanaga ait Von Mises gerilme degerleri
ve dagilimi: a) Ti dayanak, b) Ti-Zr dayanak.
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Dayanaga ait gerilim degerleri karsilastirildiginda, mandibular Ti ve Ti-Zr
implant modellerinde elde edilen degerlerin, maksiller modellerden %28 oraninda
daha yiiksek oldugu tespit edilmistir. Dayanak vidasina ait gerilim degerleri
karsilastirildiginda ise, mandibular Ti ve Ti-Zr modellerinden elde edilen gerilme
degerlerinin de, maksiller modele kiyasla yaklasik %47 oraninda daha yiiksek oldugu
tespit edilmistir (Grafik 4.12). Bu sonuglar, maksilla ve mandibula Von Mises gerilme
degerleri arasinda tespit edilen farkliliklarin, kortikal kemik kalinliginin
cenelerarasindaki degisiminden ve kuvvetin uygulandigr iistyapi restorasyonunun

boyutlarindan kaynaklanabilecegini gostermektedir.
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Grafik 4.12: Oblik kuvvet uygulamasi sonrasinda maksiller ve mandibular modellere ait dayanak ve
vida materyelinden elde edilen Von Mises gerilme degerleri.

Sekil 4.27: Oblik kuvvet uygulanan maksillar ve mandibular modellerde dayanak vidasina ait Von
Mises gerilme degerleri ve dagilimi: a ve b) maksiller Ti ve Ti-Zr vida modeli, ¢ ve d) mandibular Ti
ve Ti-Zr vida modeli.
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4.2.5. Metal Altyap: ve Seramik Ustyapiya Ait Von Mises Degerleri

Stres analizleri sonrasi metal altyapiya ait Von Mises gerilme degerleri
incelendiginde, hem {iist cenede hem de alt ¢enede olusan gerilmelerin bukkal kole

bolgesinde yogunlastigi gézlemlenmistir (Sekil 4.28).

Altyapiya ait en yiiksek Von Mises gerilme degerleri maksiller modellerde Ti
implant modeli igin 18.39 MPa, Ti-Zr implant modeli igin ise 16.78 MPa olarak
bulunmustur. Mandibular modellerde ise bu degerler maksiller modellere gore daha
yuksek oranlarda ve Ti implant modeli icin 26.89 MPa ve Ti-Zr implant modeli i¢in

26.31 MPa olarak tespit edilmistir.

Sekil 4.28: Oblik kuvvet uygulanan maksiller ve mandibular modellerde altyapiya ait Von Mises
gerilme degerleri ve dagilimi: a ve b) maksiller Ti ve Ti-Zr implant modeli, cve d) mandibular Ti ve Ti-
Zr implant modeli.

Seramik tistyapiya ait en yliksek Von Mises degerleri; maksiller modellerde
palatinal kole bolgelerinde ve her iki implant modeli i¢in de 4,95 MPa olarak

bulunmustur. Mandibular modellerden elde edilen degerler ise Ti implant i¢in 6,22

MPa, Ti-Zr implant modeli i¢in ise 6,21 MPa olarak kaydedilmistir (Sekil 4.29).
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Sekil 4.29: Oblik kuvvet uygulanan maksiller ve mandibular modellerde iistyapiya ait Von Mises
gerilme degerleri ve dagilimi: a ve b) Maksillar Ti ve Ti-Zr implant modeli, ¢ ve d) Mandibular Ti ve
Ti-Zr implant modeli.

4.3. Dik ve Oblik Kuvvet Uygulanan Maksiller ve Mandibular implant

Modellerinin Dinamik Yiikleme Degerlerinin Incelenmesi
4.3.1. Dik Kuvvet Uygulanan Implant Modelleri

Caligmamizda maksilla ve mandibulada 2 farkli implant materyali kullanilarak
olusturulmus dort modelde yapilan yorulma testleri sonucunda, implant yapilarina ait

klinik basarisizligin ortaya ¢ikacag yiikleme siklusu sayisi tespit edilmistir.

Bu grupta maksillar modellere kronun palatinal cusp tepesi ve mesial oklizal
fossasindan, mandibular modellere ise bukkal cusp tepesi ve distal okliizal fossasindan
50 N’luk kuvvet (toplamda 100 N’luk kuvvet), 1 Hz frekansta ve dik olarak
uygulanmistir. Yapilan yorulma analizlerinin sonucunda klinik basarisizlik degerleri
karsilastirildiginda, hem maksiller hem de mandibular modellerde, Ti-Zr implantlarin
Ti implantlardan daha yiiksek basar1 gosterdigi tespit edilmistir. Modeller igerisinde

en basarisiz grubun ise maksiller Ti modeli oldugu gézlemlenmistir (Sekil 4.30).

Test modellerine dik kuvvet uygulamasi sonucu elde edilen yorulma analiz
sonuclart Tablo 4.3’de verilmistir. Tabloda ayrica yorulma analiz degerleri yillik

cigneme sayisina boliinerek yaklasik klinik basari siireleri ongoriilmiistiir. Literatiirde
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1 yillik ¢igneme sayis1 yaklasik 383250 siklustur ve yorulma analiz sonuglari, bu veri

esas alinarak klinik basar siireleri belirlenmistir (Kharisat ve ark., 2002).

Tablo 4.3: Dik kuvvet uygulamasi sonrasi maksiller ve mandibular modellerin yorulma deneyi

sonuglari.
KIINIK BASARISIZLIK YILLIK KLINIK BASARI
MODELLER DEGERI (SIKLUS) SURESI
Maksiller Ti 940 490 000 25 yillik siireden fazla
Maksiller Ti-Zr 24 572 000 000 25 yillik siireden fazla
Mandibular Ti 5587 360 000 25 yillik siireden fazla
Mandibular Ti-Zr 146 588 000 000 25 yillik siireden fazla

Kisacasi, esik degerin 10 000 000 siklus (yaklasik olarak 25 yil) olarak
belirlendigi ¢aligmamizda, dort modelde de implant materyalinin basarisiz oldugu

siklus sayis1 bu esik degerin oldukga lizerindedir.

Sekil 4.30: Dik kuvvet uygulanan maksillar ve mandibular modellere ait implant materyalinin yorulma
analiz degerleri: a) maksillar Ti implant modeli, b) maksillar Ti-Zr implant modeli, ¢c) mandibular Ti
implant modeli, d) mandibular Ti-Zr implant modeli.

4.3.2. Oblik Kuvvet Uygulanan implant Modelleri

Bu grupta 100 N’luk kuvvet maksillar modellere kronun bukkal cuspinin
palatinal egiminden palatobukkal yonde, mandibular modellere ise bukkal cusp
tepesinden, bukkolingual yonde, restorasyonun uzun aks1 ile 45 derece ag1 yapacak

sekilde oblik olarak 1 Hz frekansta uygulanmistir.
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Yorulma analiz sonuglarina goére maksillada hem Ti hem de Ti-Zr implant
modelleri, mandibular modellerden daha yiiksek basari sergilemislerdir. Yorulma
analiz degerleri yillik ¢igneme sayisina boliinerek yaklasik klinik basari siireleri
Oongoriilmiustiir. En diisiik klinik kullanim siiresi, mandibular Ti implant modelinde

tespit edilmistir (Tablo 4.4 ve Sekil 4.31).

Tablo 4.4: Oblik kuvvet uygulamasi sonrast maksiller ve mandibular modellerin yorulma deneyi

sonuglari.

KIINIK BASARISIZLIK YILLIK KLINIK BASARI

MODELLER DEGERI (SIKLUS) SURESI
Maksiller Ti 94 604 400 25 yillik siireden fazla
Maksiller Ti-Zr 2 477 360 000 25 yillik siireden fazla
Mandibular Ti 7 402 000 19, 4 yil
Mandibular Ti-Zr 8 872540 23.1 y1il
k= a | b
B i
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Sekil 4.31: Oblik kuvvet uygulanan maksillar ve mandibular modellere ait implant materyalinin
yorulma analiz degerleri: a) maksillar Ti implant modeli, b) maksillar Ti-Zr implant modeli, c)
mandibular Ti implant modeli, d) mandibular Ti-Zr implant modeli.

Dik ve oblik kuvvet uygulamasi sonrasinda elde edilen yorulma analizi verileri
karsilagtirildiginda ise; maksiller Ti ve Ti-Zr implant modellerinde oblik kuvvet
uygulamasi sonucunda elde edilen yillik basar1 siirelerinin, dik kuvvet uygulanan
modellerden yaklasik olarak %10 oraninda daha diisilk oldugu goriilmiistiir.
Mandibular Ti ve Ti-Zr implant modellerinde oblik kuvvet uygulamasi sonucunda elde
edilen yillik bagart siirelerinin ise, dik kuvvet uygulanan modellerden ¢ok daha az

oldugu goriilmektedir.
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5.TARTISMA

Dental implantlar ve klinik uygulamalar1 hakkinda yapilan ¢ok sayida ¢alismada
olumlu sonuglar ortaya konmus ve buna paralel olarak implantlarin klinik kullanimi
yaygmn bir hal almistir. Implant destekli restorasyonlarin uzun donem basarili

olabilmeleri ig¢in uygun biyomekanik kosullarin saglanmasi gereklidir (Misch, 2005).

Giliniimiizde kullanilan dental implantlarin biiylik ¢ogunlugu, saf titanyumdan
tretilmektedir. implant materyali olarak saf titanyum, implant yapimina en uygun ve
en direncli metaldir. Kemik dokuyla biyolojik uyumlulugu da diger materyallere gore
oldukgca iyidir ( Goger, 2010; Grandin ve ark., 2012; Duymus ve Giingor, 2013). Ancak
giiniimiizde implant uygulamalarinda daha basarili sonuclar elde etmek igin,
titanyumun farkli kombinasyonlarindan faydalanilmaya bagslanmis ve 0&zellikle
zitkonyum bu konuda popiiler hale gelmistir (Egilmez ve ark., 2010; Duymus ve
Gungor, 2013).

Zirkonyum, gerilme kuvvetlerine karsi dayanikliligi, biyouyumlu olmasi,
sertliginin fazla olmasi, yiiksek kirilma direnci gostermesi, elastikiyet modulinin az
olmasi gibi avantajlar1 nedeniyle titanyumun Ozelliklerini guclendirmek igin
kullanilmis ve oOzellikle dar capli implant uygulamasini gerektiren durumlar igin,
titanyum ve zirkonyum kombinasyonundan Uretilen Ti-Zr implantlar tasarlanmistir
(Piconi ve Maccauro, 1999; Depprich ve ark., 2008; Duymus ve Giingér, 2013). Clinki
Ti-Zr implantlar, 6zellikle implant ¢apinin azalmasina bagl olarak olusabilecek artmis
kirik riskine karsi olduk¢a basarili bulunmaktadirlar (Schwarz, 2000; Romeo ve ark.,
2006; Allum ve ark., 2008; Barter ve ark., 2012).

Literatirde titanyum materyaline ait ¢ok sayida calisma mevcutken, Ti-Zr
kombinasyonuna ait bilimsel veriler sinirlidir (Thoma ve ark., 2011; Gottlow ve ark.,
2012; Gultekin ve ark., 2012). Bu bilimsel eksiklikten dolay1 calismamizda; 6zellikle
dar ¢apli implant kullanimmin gerektigi durumlarda bile giivenle kullanilabilir
olmalar1 dolayisiyla, Ti-Zr implantlar ile Grade 4 Ti implantlarin karsilastirilmasi

planlanmistir.
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Yakin doneme kadar 3,75 mm ve 4,1 mm arasinda capa sahip standart
implantlarin daha fazla kullanildig1 goriilmektedir (Buser ve ark., 1997; Bornstein ve
ark., 2005). Ancak, standart implantlarin klinik kullanimi, alveoler yapmin ya da
uygulanacag1 bolgedeki disler arasi mesafenin dar ve yetersiz oldugu durumlarda
siirlilik gostermektedir (Klein ve ark., 2014). Kemik miktarini arttirmak i¢in dnerilen
yontemler, ilave cerrahi islemler ve buna bagli tedavi maliyetlerinin artmasi, iyilesme
sliresinin uzamasi gibi dezavantajlar1 da beraberinde getirmektedirler (Malé ve ark.,
2007; Holmgquist ve ark., 2008; Jung ve ark., 2010).. Bu dezavantajlar1 elimine etmek
i¢cin son zamanlarda, implant sayisi, uzunlugu ve pozisyonunda degisiklik yapilarak
gelistirilen farkli tedavi alternatiflerinin kullanimi, atravmatik yaklagimlar olarak
implant uygulamalarinda yer bulmustur (Malo ve ark, 2007; Hasan ve ark., 2010;
Raviv ve ark., 2010). Endike durumlarda dissiz bolgelerin restorasyonunda dar ¢apli
implantlarin kullanimi da bu yontemlerden biridir (Narby ve ark., 2008; Carlsson ve
ark., 2010; Klein ve ark., 2014). Ancak bu tip dar ¢apli implantlarin kullanim, yiiksek
yiik altinda yorulmaya bagli kirik riski tagimalari sebebiyle, siklikla estetik bolgede ya
da kiigtik azilar bolgesinde sinirl kalmistir (Grandin ve ark., 2012; Chiapasco ve ark.,
2012). Fakat dar ¢apli implantlarin posterior bolgede kullanimini igeren az sayida
calisma bulunmaktadir. Bu nedenle ¢calismamizda analiz i¢in, maksiller ve mandibuler
posterior bolgede dar capli implant kullanimin1 gerektirebilecek ikinci kiigiik azi

bolgesi tercih edilmistir.

Implant uzunlugu, yeterli primer stabilitenin elde edilmesinde ve implantin tork
kuvvetlerine kars1 yeterli dirence sahip olmasinda etkili bir faktordiir (Yoshida ve ark.,
2000; Romeed ve ark., 2006). Farkli implant uzunluklarinin gerilim dagilimina
etkisinin incelendigi ¢aligmalarda genellikle implant uzunlugunun kemik iizerindeki
gerilim olusumunda anlamli bir etkiye sahip olmadig1 sonucuna varilmistir (Sertgoz,
1997; Tepper ve ark., 2002; Iplik¢ioglu ve Akca, 2002). Calismamizda da, minimum
uzunlugun 10 mm olarak belirlendigi ve ‘standart implant’ olarak nitelendirilen

implantlardan yararlanilmistir (Griffin ve Cheung, 2004).

Oral implantlarin biyomekanigine bakis acis1 kazanmak i¢in en basta implant ve
cevresindeki kemigin davranisimi anlamak gerekir (Giil, 2009; Ozyilmaz, 2011).

Ancak, kemik-implant ara yiizeyinde yiiklerin nasil olustugunu ve dagildigini, bu
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kuvvetlerin gevre dokular ve implant materyalleri Gzerindeki etkilerini gostermek
oldukga giigtiir. Ciinkii yiiklemenin tipi, miktar1 ve yonii, kemik hacmi ve yogunlugu,
destek implantlarin sayisi, implantlarin kemik i¢indeki agis1 ve protez tipi gibi birgok
faktor implant biyomekaniginin invivo olarak incelenmesini karmasik hale
getirmektedir (Siegele ve Soltesz, 1989; Koca ve ark., 2005; Ozyilmaz, 2011; Giiltekin
ve ark., 2012). Bu nedenle, implant restorasyonlarmin biyomekanigini anlamak
amaciyla yapilan ¢alismalarin, canli malzemenin cansiz bir modeli zerinde stres
analiz yontemlerinden faydalanilarak yapilmasi fikri giindeme gelmistir (De Hoff ve
Anusavice, 1984). Bu yontemler icerisinde avantajlari dolayisiyla en sik kullanilan
yontem, sonlu elemanlar analizi olmustur (Glngor ve ark., 2005; Karl ve ark., 2009;
Gocer, 2010).

Ancak yapilan ¢alismalarda, dental restorasyonlarin gerilme analizleri igin 2
boyutlu modellemenin yetersiz kaldig1 sonucuna varilmistir. Hatta detayli bir gerilme
dagilimi gerekli oldugunda ii¢c boyutlu modellemenin sart oldugu tespit edilmistir
(Eskitasgioglu ve ark., 2004; Sevimay ve ark., 2005; Taskinsel ve Giimiis, 2014). Bu

nedenle ¢alismamizda, {i¢ boyutlu sonlu elemanlar stres analizi tercih edilmistir.

Sonlu elemanlar stres analiz yonteminde, dental implantin ve cevre kemik
dokunun davranisini taklit edebilmek olduk¢a zordur. Bu nedenle modelleme
asamasinda, analizi gergeklestirebilmek i¢in belirli varsayimlar yapilmasi
gerekmektedir (Akca ve Iplik¢ioglu, 2001; Giiltekin ve ark., 2012). Bu varsayimlar;
kemigin ve modellenecek implantin detayli geometrisi, materyal 6zellikleri, sinir
kosullari, kemik-implant arasindaki iligskidir ve tiim bu varsayimlar sonlu elemanlar
stres analizinin sonuclarin1 ve sonuglarin hassasiyetini etkilemektedir (Geng ve ark.,

2001; Gocer, 2010; Gultekin ve ark., 2012).

Sonlu elemanlar stres analizi yénteminde 6zellikle model geometrisi ve kemik
yogunlugu ile ilgili varsayimlarin daha giivenilir olabilmesi i¢in ileri dijital
goriintiileme metotlar1 kullanilabilmektedir. Yapilan ¢alismalar, bu konuda en detayh
Uc boyutlu veriyi bilgisayarli tomografi yonteminin sagladigini tespit etmistir (Caglar
ve ark., 2006; Ozyillmaz, 2011). Literatiirde, implantlarm anatomik olmayan cene
modelleri, yani kutu veya silindir seklindeki modellere yerlestirildigi sonlu elemanlar

analiz ¢aligmalar1 da mevcuttur (Kayabas1 ve ark., 2006; Akga ve Cehreli, 2006).
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Calismamizda klinik kosullara daha yakin olacagi diisiincesiyle, maksilla ve
mandibulanin anatomisini taklit edilebilmek i¢cin 1 mm kesitli bilgisayarli tomografi

gorintiileri alinarak diizenlemeler yapilmis ve yeni ¢ene modelleri hazirlanmistir.

Trabekdler ve kortikal kemik homojen olmayan, viskoelastik ve anizotropik
yapilar olmasina ragmen, dis hekimligi alaninda yapilan sonlu elemanlar stres analiz
caligmalarinda bu yapilar siklikla homojen, lineer ve izotropik olarak kabul edilir
(Sevimay ve ark., 2005; Sagat ve ark., 2010). Ciinkii materyalin ortalama bir deger
olarak homojen ve izotropik olarak kabul edilmesinin, deney sonuglarinin gergege
yakinligini ¢ok fazla degistirmeyecegi goriisii hakimdir (Akc¢a ve ark., 2002; Chun ve
ark., 2002; Eskitascioglu ve ark., 2004; Balik, 2007). Bu nedenle ¢aligmamizda da,
literatiir verileri referans alinarak kortikal ve spongioz kemik homojen, lineer elastik

ve izotropik olarak modellenmistir.

Sonlu eleman analizi calismalarinda kemigin yani sira, osseointegrasyon
miktarmin da tam olarak modellenmesi miimkiin olmamaktadir (Menicucci ve ark.,
1998; Kohal ve ark., 2002). Ciinkii 151k mikroskobu altinda yapilan incelemeler
neticesinde kemik-implant temasinin %100 oldugu diisiiniilse de, klinik olarak elde
edilen histolojik veriler bunu géstermemektedir (Teixeira ve ark., 1998; Geng ve ark.,
2001; Gultekin ve ark., 2012). Ancak sonlu elemanlar stres analizlerinde bu durumun
modellenmesi zor oldugundan gdzardi edilmekte ve osseointegrasyon derecesi %100
olarak diistiniilmektedir (Geng ve ark., 2008; Sagat ve ark., 2010; Tabata ve ark., 2011;
Celik, 2012). Calismamizda, diger sonlu eleman analizi ¢alismalarina benzer sekilde
dental implantlarin ¢ene kemigine %100 osseointegre oldugu kabul edilmis ve kemik
dokunun tipine gore sadece elastisite moduli spongidz kemik, kortikal kemikten 10
kat daha kiigiik alinarak analizler gerceklestirilmistir (Garcia ve ark., 2002; Iplikgioglu
ve Akca, 2002).

Calismamiz, maksiller ve mandibular ikinci premolar dis bolgeleri esas alinarak
planlanmistir.  Yapilan incelemeler ve smiflandirmalar sonucunda posterior
maksillanin %50’sinin D3 kemik 6zelligi tasidigr tespit edilmistir (Misch, 1990;
Misch, 2005; Sevimay ve ark., 2005). Calismamizda maksiller kemik tipi, D3 kemigin
Ozelliklerine uygun olarak modellenmis ve kortikal kemik kalinligi 1 mm olarak
belirlenmistir ( Koca ve ark., 2005; Misch, 2005; Sevimay ve ark., 2005). Mandibulada
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ise kemik yapist D2 olarak modellenmis ve kortikal kemik kalinligi 1,5 mm olarak
belirlenmistir (Misch, 2005; Sevimay ve ark., 2005). Modeller olusturulurken, kortikal
kemik i¢inde kalan kisimlara spongiyoz kemik Ozellikleri verilerek, tim ara yiz

boyunca siki bir baglanti oldugu kabul edilmistir.

Restorasyonlarin tasariminda, altyapit ve istyap1 iretiminde kullanilan
materyaller biyomekanik acidan olduk¢a oOnemlidir. Ciinkii yiikler restorasyon
tizerinden uygulandiginda, gerilimler bu materyallerin i¢inde olusarak, implant ve
protez bilesenleri vasitasiyla kemik-implant arayiiziine aktarilacaktir (Meri¢ ve ark.,
2011). Bu ¢alismada; literatiir bilgileri ve klinik uygulamalar dikkate alinarak, Cr-Co
alasimli metal destekli porselen kronlar tercih edilmistir.(Sertgdz, 2005; Koca ve ark.,

2005; Sevimay ve ark., 2005; Hegde ve ark., 2010).

Giiniimiize kadar yapilan pek ¢ok sonlu elemanlar analiz ¢alismasinda siman
araligi, siman kalinlig1 ya da simantasyon materyalinin 6zellikleri de goz ardi edilmis
ve tiim materyaller arasindaki ara yiiz kontak iligskisi % 100 temasta olacak sekilde
planlanmistir (Mammadzada, 2009; Seker, 2011; Celik, 2012). Materyallerin dayanak-
vida-implant arasinda siirtinmesel temas durumunu esas alarak yiiriitiilen bazi
caligmalar da vardir (Chu ve ark., 2012). Ancak bu ¢alismada analizler, kullanilan

materyaller arasinda %100 kontak iligkisi oldugu varsayilarak yapilmistir.

Sonlu elemanlar stres analiz yonteminin giivenilirligini etkileyen en 6nemli
faktorlerden biri de modele ait eleman ve diigiim sayisidir. Ciinkii analiz sisteminde
kuvvet dagilimi her eleman igin ayri ayr1 hesaplanacagindan, duyarli analiz
yapilabilmesi i¢in modellemedeki eleman sayis1 onem tasimaktadir ve bu sayi
miimkiin oldugunca arttirilmalidir (Korkmaz, 2008; Ozyllmaz, 2011; Gultekin ve ark.,
2012). Bununla birlikte, eleman ve diigiim noktasi sayist arttik¢a analiz siiresi de
uzamaktadir. Bu nedenle yapilan ¢alismalarin pek cogunda eleman ve diigiim noktas1
sayist sinirli tutulmakta veya eleman ve digiimler ozellikle kuvvet uygulanan
bolgelere dagitilarak diger bolgelerde olduk¢a az sayida birakilmaktadir (Akca ve
Iplikgioglu, 2002; Sevimay ve ark., 2005; Kitagawa ve ark., 2005). Calismamizda
kullanilan modellerde ise ortalama 343 229 eleman ve 100 050’nin iizerinde diigiim
noktas1 mevcuttur. Bu sayilar, sonlu elemanlar yontemi kullanilarak yapilan benzer

caligmalarin biiyiik ¢ogunlugunda kullanilan eleman ve diiglim noktasi sayisinin ¢ok
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tizerindedir (Akilli, 2010; Gomes ve ark., 2011; Tabata ve ark., 2011; Santiago Junior
ve ark., 2013). Ayrica modellerde miimkiin oldugu kadar 8 nodlu elemanlar,
modellerdeki yapilarin merkezine yakin bolgelerde ise yapinin tamamlanabilmesi i¢gin
7, 6, 5 ve 4 nodlu elemanlar kullanilmistir. Bu sayede en yiiksek kalitede ag yapisi

oOlusturularak sonuglarin dogrulugunun arttiritlmasina ¢aligilmistir.

Ayrica sonlu elemanlar analiz calismalarinda modellemede kullanilan
materyalleri i¢in kabul edilmis sabit bir elastisite modiilii ve Poisson orani
bulunmamaktadir (Ozgdvde, 2003; Karayazgan, 2005; Toksavul ve ark., 2006).
Matematiksel modellerde segilen materyaller i¢in belirlenmis sabit veriler olmamast,
sonugclar ¢esitlendirerek, benzer ¢alismalar arasindaki esas farklilig1 olusturmaktadir.
Bu sebeple, calismalarda kullanilan elastisite modiil degerlerinin canli dokularin
elastisite modiillerine benzer olmasi, sonuglarin dogrulugu acisindan biiyiik 6nem
tasimaktadir (Cankaya, 2005; Tirkoglu, 2006; Baggi ve ark., 2008). Calismamizda,
kullanilan tiim materyaller i¢in ge¢miste yapilan caligmalarda siklikla kullanilan

degerler esas alinarak analizler gergeklestirilmistir.

Implant restorasyonlarmin biyomekaniginin incelenmesinde uygulanacak yiikiin
tipi, miktar1 ve yonl sonuglar iizerinde ¢ok etkilidir. Calisma sonuglarinin klinik
durumu en 1yi sekilde yansitabilmesi icin, yiikleme ile ilgili bu tip verilerin dogal disli
bireylerden elde edilen 1sirma kuvvetleri ile uyumlu olmasi gerekmektedir
(Yiizbasioglu, 2006; Kursunoglu, 2011). Mericske-Stern ve Zarb (1996), implantlarla
desteklenmis sabit protez kullanan hastalarda, maksimum okliizal kuvvet ortalamasini
birinci kiigiikaz1 ve her iki biiyiikaz1 disi i¢in 200 N’dan, ikinci kii¢iikazi disi i¢in ise
300 N’dan daha az tespit etmislerdir. Morneburg ve Proshchel (2002), tek Ulye
posterior implant restorasyonlari i¢in ortalama maksimum ¢igneme kuvveti degerini
129 N olarak bulmuslardir. Calismamizda kullanilacak kuvvet degeri olarak, gegmiste
yapilmig benzer ¢calismalar referans alinmis, dikey ve oblik yonde 100 N’luk ortalama
¢igneme kuvveti secilmistir (Tabata ve ark. 2011; Giltekin ve ark., 2012; Damlar ve
ark., 2014; Desai ve ark. 2015) ve oblik kuvvet uygulamas: yine ge¢cmiste yapilmis
benzer caligmalar referans alinarak, uzun aksa 45 derece aciyla uygulanmistir

(Yiizbasioglu, 2006; Kursunoglu, 2011; Celik, 2012; Desal ve ark., 2015).
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Agiz iginde karmasik yiikler vardir ve ¢igneme sirasinda olusan kuvvetler
dislere tamamiyla dik olarak iletilmemekte, hatta okliizyondaki yukler nadiren vertikal
olarak iletilmektedir (Watanabe ve ark., 2003; Taylor ve ark., 2005). Bu nedenle statik
ve dinamik yiikleme yapilan stres analiz ¢calismalarinda, sadece vertikal ve horizontal
yiiklerin degil, oblik yiiklerin de degerlendirilmesi gerekmektedir (Canay ve Akca,
2009; Schrotenboer ve ark., 2008; Gultekin ve ark., 2012). Hatta baz1 ¢aligmalar, analiz
uygulamalarinda horizontal yiiklerin goz ardi edilmesi gerektigi yoniindedir (Geng ve
ark., 2001; Koca ve ark., 2005). Bu c¢alismada da sonlu elemanlar stres analizi
kapsaminda, dik ve oblik yiikler degerlendirilirken, horizontal kuvvetler gbz oniine

alinmamustir.

Glinlimiize kadar yapilan sonlu elemanlar ¢alismalarinda analiz i¢in tasarlanan
modellerde kuvvet uygulamalari bazen direkt implant lzerinden (Tabata ve ark.,
2011), bazen dayanak (zerinden (Mammadzada, 2009; Akilli, 2011; Akca ve ark.,
2015) ya da kron restorasyonlari tizerinden (Bal ve ark.,2013; Damlar ve ark., 2014;
Carvalho ve ark., 2014) yapilmaktadir. Caligmalar arasinda kuvvet uygulanan yapilar
acisindan fakliliklar olsa da ¢igneme kuvvetlerinin, kuvvetin iletim sekli bakimindan
kron restorasyonlari lizerinden uygulanmasinin ¢ok daha gergek¢i ve dogru sonuglar
sunacagi bildirilmistir (Hsu ve ark., 2007; Giiltekin ve ark., 2012). Bu nedenle
calismamizda  analizler, kuvvetin  kronlar  iizerinden = uygulanmas1 ile

gerceklestirilmistir.

Sonlu elemanlar analiz ¢alismalarinda, kuvvetin uygulanis sekliyle ilgili de
farkli goriisler mevcuttur. Bazi ¢aligmalar kuvvet uygulamasi igin cusp-marjinal sirt
iliskisini (Yiizbasioglu, 2006; Seker, 2011), baz1 ¢alismalar cusp-fossa iligkisini esas
alirken (Sevimay ve ark., 2005; Gomes ve ark., 2011; Kursunoglu, 2011; Giiltekin ve
ark., 2012), baz1 caligmalar ise kuvvetleri direk santral fossadan uygulamay1 tercih
etmektedir (Celik, 2012; Desai ve ark., 2015). Ozellikle tek dis eksikliklerinde
restorasyonlarda olusturulmasi gereken okliizal iliski cusp-marjinal sirt iliskisi
seklindedir. Ancak bu iligkide restorasyona gelen yiikler komsu disler tarafindan da
paylasilmaktadir (Okeson, 2005). Bu nedenle ¢alismamizda, sadece restorasyonun
kuvvetleri karsilayacagi ve boylece sonuglarin daha objektif olarak elde edilebilecegi

bir senaryo hazirlayabilmek amaciyla, cusp-fossa iliskisi tercih edilmistir.
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Sonlu elemanlar analizi ile yapilan ¢alismalarda maksimum gerilme degerlerinin
Olciildigi alanlar rezorpsiyonun ilk baslayacagr yerler olarak tanimlanmistir
(Himmlova ve ark., 2004; Caglar ve ark., 2006; Celik, 2012). Gerilim yogunlugunun
implantin boyun kisminda ve en iist yivlerde ve bu bolgeye komsu kortikal kemikte
olustugu, implantin orta ve apikal bolgesine dogru ise azaldigi bildirilmistir
(Eskitascioglu ve ark., 2004; Celik, 2012; Merdji ve ark., 2012). Bu durum, kortikal
kemigin elastik modiiliiniin yiiksek olmasi nedeniyle gelen kuvvetlerin biiyiik bir
cogunlugunu tasidiginin ve kuvvet uygulandiginda kemigin bir dayanak noktasi ve
fulkrum olarak gorev yaptigini gdstermektedir. Calismamizda hem dikey hem oblik
kuvvet uygulamasi sonrasinda elde edilen veriler benzer ¢calismalarla uyumlu olarak,
gerilmelerin  implantlarin  boyun bolgesinde ve cevreleyen kortikal kemikte

yogunlastigini gostermistir.

Ayrica yapilan arastirmalar sonucunda kortikal kemigin en yliksek kuvvet
dayanimi, minimum asal gerilme (bask1 gerilmesi) agisindan mutlak deger olarak 170-
190 MPa ve maksimum asal gerilme degerleri (¢ekme gerilmesi) agisindan ise 100-
130 MPa olarak, trabekiiler kemigin dayanimi ise gekme ve baski gerilmelerinde ayni1
olmakla birlikte yaklasik 2-5 MPa olarak bildirilmistir. Bu degerlerin tizerinde
olusabilecek stresler kemik yapida deformasyonu da beraberinde getirecektir (Natali,
2003; Baggi ve ark., 2008). Calismamizda dik kuvvet uygulamasi sonucu kortikal
kemikten elde edilen en yiiksek deger maksiller Ti-Zr implant modelinden -11,72
MPa, spongioz kemikten elde edilen en yiiksek deger ise yine maksiller Ti-Zr implant
modelinden -0,86 MPa olarak bulunmustur. Oblik kuvvet uygulamasinda ise, hem
kortikal hem spongioz kemik igin en yiiksek minimum asal gerilme degerleri elde
edilmis ve bu degerler kortikal kemik i¢in, mandibular Ti-Zr implant modelinden -
19,52 MPa olarak, spongioz kemik i¢in ise yine mandibular Ti-Zr implant modelinden
-1,54 MPa olarak tespit edilmistir. Calismamizdan elde dilen bu degerler hem kortikal
kemik hem de spongioz kemik i¢in belirtilen maksimum kuvvet dayanim degerlerinin
olduk¢a altinda seyretmektedir. Calismamizda bulunan degerlerin diisilk bulunma
nedeninin, diger caligmalarda uygulanan kuvvet miktarinin daha biiyiik olmas1 ve

farkl1 dis bolgelerine uygulanmasi oldugu diistintilmektedir.
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Kortikal kemigin varlig1 ve kalinlig1 sonlu elemanlar analizlerinin sonuglarini
etkileyecek onemli 6zelliklerdendir (Tepper ve ark., 2002). Clelland ve arkadaslari
(1993) yaptiklari sonlu elemanlar analizi ¢alismasinda; maksilladaki kemik miktarinin
ve yapisinin stres dagilimi {izerine etksini incelemislerdir. Kortikal kemik kalinliginin
1,5 mm’den 3 mm’ye artmasi ile kortikal kemikteki maksimum gerilme degerlerinin
%50 oraninda azladigini tespit etmislerdir. Okumora ve arkadaslar1 (2010) yaptiklari
sonlu elemanlar analiz ¢aligmasinda; kortikal kemik mevcudiyetinin stres dagilimi
Uzerine etkisini incelemislerdir. Kortikal kemigin bulunmadigi ve implantlarin sadece
spongioz kemik tarafindan desteklendigi modellerde en yiiksek stres degerlerini tespit
etmislerdir. Calismamizda kullanilan kortikal kemik kalinliklarinin, yapilan diger
calismalardan fazla olmasi nedeniyle, daha diisiik gerilme degerlerinin elde edildigi

diistiniilmektedir.

Mandibular 1. Molar bolgesinde Ti implant kullanilarak yapilan bir ¢alismada
(Celik, 2012), dik kuvvet uygulamas: sonrast kortikal kemikte stresin yogunlastigi
bolgeler incelendiginde en yuksek minimum asal gerilmelerin mesialde, oblik
kuvvetlerde ise lingualde yogunlastigi goriilmiistiir. Bu ¢alismada ise, dik kuvvet
uygulanan mandibular modellerde kortikal kemikteki minimum asal gerilmelerin
bukkal bolgede, oblik kuvvetlerin ise mesial ve lingual bolgede yogunlastigi tespit
edilmistir. Caligmalarda meydana gelen bu farkliliklarin, kuvvetin uygulanma sekliyle

alakal1 olarak ortaya ¢ikmis olabilecegi diisiiniilmektedir.

Giliniimiize kadar kemik kalitesi ve kemikte olusan stresler arasindaki iliskilerin
incelendigi ¢alismalarda, kortikal kemigin kalitesindeki degisikligin, hem kortikal
hem de trabekiiler kemikte olusan maksimum stres degerini etkiledigi gosterilmistir
(Geng ve ark., 2004; Sevimay ve ark., 2005; Seker, 2011). Bizim c¢alismamizda da
maksilla ve mandibula arasindaki kortikal kemik oranlarindaki degisikligin, kortikal
ve spongioz kemikte olusan stres degerleri {izerinde etkili oldugu goriilmektedir.
Calismamizda kullanilan D2 ve D3 kemik yapilar igerisindeki benzer implant
modelleri kortikal ve spongioz kemikte olusan gerilme degerleri agisindan birbiri ile
karsilagtirildiginda, D2 kemik igerisindeki yani mandibuladaki tiim implant
modellerinde, D3 kemikte yani maksillada bulunan 6rneklere gére daha yuksek

gerilme degerleri tespit edilmistir.
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Titanyum alagimlart okliizal kuvvetler karsisinda yiiksek kirilma direncine
sahip materyallerdir ve yapisi nedeniyle kemik ile titanyum yiizeyleri arasinda uygun
stres dagilimi meydana gelmektedir (Ozyazgan ve Cetinkaya, 2013). Ciinkl
titanyumun elastiklik modiilii (110 GPa) diger implant materyallerine gére kemigin
elastiklik modulune (17-28 GPa) ¢ok daha yakindir. Titanyum-zirkonyum alagiminin
elastik modiilii ise 100 GPa ile kemigin elastiklik modiiliine (17-28 GPa) titanyumdan
daha da yakin bir degerdedir (Davies, 1998; Contreras ve ark., 2002; Bozkaya ve ark.,
2004; Akca ve ark., 2015). Ti-Zr implantlarda da kemik implant yizeyinde kuvvet
dagiliminin diizenli olmasi beklenir. Bu konuda yapilan c¢alismalarda, %13-17
oraninda Zr igeren Ti-Zr implantlarin, Grade 4 saf titanyumlara gore yaklagik %40
oraninda daha yiliksek dayanim sergiledikleri dogrulanmistir (Grandin ve ark., 2012;
Akca ve ark., 2015). Ayrica, ayni ¢cap ve uzunluktaki saf Ti implantlara gore Ti-Zr
implantlarin kirillma dayanimmin da %13-42 oraninda daha fazla oldugu tespit
edilmistir (Bernhard ve ark., 2009). Calismamizda elde edilen sonuglar bu goriisii
dogrulamakta ve her iki implant materyaline ait orneklerde de kemik implant
yiizeyinde kuvvet dagiliminin, materyallere ait elastik modiillis degerlerinin birbirine
yakinligi dolayisiyla, olduk¢a benzer sekilde ve oldukca diizenli seyrettigini
gOstermektedir.

Akca ve arkadaglar1 (2015) ¢alismalarinda, Ti-Zr implantlarin yliksek mekanik
mukavemet sergilemeleri ve titanyuma oranla goreceli olarak daha diisiik Young
modiiliine sahip olmalarinin yani sira, yliklemeler sonrasinda geleneksel titanyum
implantlara benzer stres/gerilme degerleri ve dagilimlar1 gosterebilece§ini tespit
etmiglerdir. Ayrica arastirmacilar ¢alismalar1 sonucunda, Ti ve Ti-Zr materyallerine
ait elde ettikleri verilerdeki farkliligi en ¢ok aksiyal yiklemelerde gozlemlemislerdir.
Bu farkliligin yani, Ti-Zr implant ¢evresinde az farkla yliksek olarak gozlenen basing
ve ¢gekme gerilmesine ait degerlerin, alasimin titanyum materyaline gore nispeten daha
diisiik orandaki Young modiilii ile iligkili olabilecegini belirtmislerdir. Eser ve
arkadaslarinin (2013) ¢alismasinda da, 6zellikle vertikal ve oblik yiikler altinda Ti-Zr
implantlarin ¢evresinde periimplant dokuda olusan stres ve gerilme degerlerine
odaklanilmis ve elde edilen sonuglarin Ti implantlara ait verilerle olduk¢a benzer

oldugu gosterilmistir. Tiim bu sonuglar bizim ¢alismamiz ile uyumluluk sergilerken,
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Ti-Zr implantlarin da en az Ti implantlar kadar basarili olabilecegi goriisiint destekler

nitelikte bulunmustur.

Implantlarda meydana gelen en yiiksek Von Mises gerilme degeri ele
alindiginda modellerden elde edilen en yiiksek degerler; dik kuvvet uygulamasi
sonrast maksiller Ti-Zr implant grubunda ve 125,10 MPa, oblik kuvvet uygulamasi
sonrasinda ise mandibular Ti-Zr grubunda ve 274,62 MPa olarak tespit edilmistir. Tiim
orneklerde titanyum implant modellerinden elde edilen degerler ise bu verilerden daha
diisiik bulunmustur. Ayrica elde edilen bu degerler, Grade 4 titanyumun tolere
edebilecegi stres (tensile strenght) degeri olan 680 MPa’dan ve Ti-Zr implantin tolere
edebilecegi stres degeri olan 930 MPa’dan oldukga diisiiktiir (Grandin ve ark., 2012).
Bu sonuglar, ¢alismamizda uygulanan kuvvete bagl olarak Ti ve Ti-Zr implantlarda

onemli bir komplikasyon goriilme ihtimalinin olduk¢a diisiik oldugunu gostermistir.

Literatirde implant destekli sabit protezler iizerinde yapilan sonlu eleman
analizlerinde, en yiiksek stres degerlerinin 6zellikle oblik kuvvetler altinda olustugu
g6zlemlenmistir (Cruz ve ark., 2009; Akilli, 2010; Desai ve ark., 2015). Bu sonuglar,
oblik kuvvetlerin implantlar Gzerinde istenmeyen makaslama ve devrilme kuvvetleri
yaratmasindan kaynaklanmaktadir (Steigenga ve ark., 2004; Cankaya, 2005).
Calismamizda da olusan en ylksek stres degerleri oblik kuvvet uygulanan modellerde
gozlemlenmistir.  Maksiller ve  mandibular  modeller kendi igerisinde
karsilagtirildiginda ise en yiiksek gerilme degerinin mandibular modellerde olustugu,
en yiiksek sayisal degerlerin ise mandibular Ti-Zr modelinden elde edilmis oldugu
tespit edilmistir. Maksilla ve mandibuladaki tiim modeller olusan stresin tipi agisindan
incelendiginde ise, en yiiksek gerilme degerlerinin kuvvetin uygulanma yoniinde ve

bask1 gerilmesi seklinde meydana geldigi gozlemlenmistir.

Sonlu elemanlar analiz ¢aligmalarinin sonucunda, dayanakta meydana gelen
gerilmelerin en yiiksek degerlerinin, dayanak ve implant yapilarmin st
boliimiinlerinde yogunlastig1 tespit edilmistir (Eskitasgioglu ve ark., 2004; Koca ve
ark., 2005; Sevimay ve ark., 2005; Kayabasi ve ark., 2006). Bu g¢alismalarin
bazilarinda dayanakta meydana gelen gerilmelerin  konsantrasyonlarinin
implantlardaki gerilme degerlerinden daha yiiksek oldugu goriilmiistiir (Koca ve ark.,

2005). Bu galismada da dayanaga ait elde edilen gerilme degerleri, dik kuvvet
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uygulanan tiim modellerde implantlardan elde edilen gerilme degerlerinden daha
yuksektir. Oblik kuvvet uygulamasinda ise, maksiller modellere ait dayanaklardan
elde edilen gerilme degerleri implantlara ait gerilme degerlerinden daha yuksek,
mandibular modellere ait dayanaklardan elde edilen gerilme degerleri ise implantlara
ait gerilme degerlerinden daha diisiik olarak bulunmustur. Calismalarin sonuglarinda
gozlemlenen bu farkliliklarin, kurgulanan sistemler Uzerine uygulanan kuvvet
degerlerinin, kortikal kemik kalinliklarinin ve iistyapr restorasyonularinin boyut
farkindan dolay1r meydana geldigi diistiiniilmektedir. Calismamizin kendi igerisinde
olusan farkliliklar ise, kemik kalitesinin daha yogun oldugu mandibular kemikte
kuvvet dagilimmin maksilladan farklilik goéstermesinin yani sira, Ti-Zr implant
materyalinin yapisal 6zelligi dolayisiyla uygulanan kuvveti kendi biinyesinde absorbe
edebilme kabiliyetinden kaynaklanabilmektedir. Bu sonuclar, dayanak ve implanta ait
Von Mises stres degerlerinin sisteme uygulanan kuvvetin yani sira, modellemede

kullanilan materyallerin yap1 ve 0zelliklerinden de etkilenebilecegini gostermektedir.

Stresin yogunlastigl alanlar bakimindan implant iistii kron restorasyonlar1 ve
restorasyona ait metal altyapilar incelendiginde ise, c¢alismalarda maksimum Von
Mises degerlerinin altyapilarin  kole bdlgesinde yogunlastigi tespit edilmistir
(Eskitascioglu ve ark., 2004; Akilli, 2010; Celik, 2012). Calismamizin sonuglar1 bu
caligmalarla benzer sonuglar sergilemis ve altyapilarda elde edilen en yiiksek gerilme

degerleri kole bolgelerinde tespit edilmistir.

Calismamizda statik analiz sonucunda materyallerin basarili sonuglar sergiledigi
gorilmiistiir. Ancak dinamik kuvvet uygulamasi sonucunda tekrarlanan kuvvetlere
maruz kalan materyallerde basarisizlik riski artmakta ve kirikk meydana
gelebilmektedir. Dolayisiyla bir materyalin dayanikliligi ve kirilma direncini o
materyalin basarisizlik gostermeden dayanabilecegi, tekrarlanan kuvvetlerin en {ist
seviyesi belirlemektedir. Bu seviyenin belirlenebilmesi i¢in kullanilan yorulma
deneyleri, siirekli tekrar eden mekanik, kimyasal ve termal sikluslarin meydana
getirdigi etkileri in vitro kosullarda taklit eden deneysel yontemlerdir (Mammadzada,
2009; Celik, 2012). Bu nedenle ¢alismamizda, klinik kosullar1 daha iyi yansitabilmek
i¢in, statik yiik uygulamasina ilave olarak dinamik yiik uygulamasi da yapilmis ve

implantlarda meydana gelen yorulma degerlerine bakilmistir.
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Dinamik yiikleme sonucu olusan yorulmalarin materyal iizerinde gozlendigi
alanlar incelendiginde, implant sistemindeki metal yorgunlugunun implant-dayanak
baglantisina yakin bolgelerde, dayanaktaki metal yorgunlugunun dayanak-implant
baglanti bolgesinde, vidadaki metal yorgunlugunun ise bas ve govdesi kisminin
baglant1 bolgesinde olustugu goriilmiistiir. Elde edilen bu veriler, dinamik yiikleme
sonucu yorulma direncinin incelendigi diger calismalarla da paralellik gostermistir

(Cehreli ve ark., 2004; Demenko ve ark., 2011; Celik, 2012).

Yorulma testi uygulamalari ile her bir model igin kullanilan implantlarin uzun
donem basaris1 kemiksel yap1 farkliliklart ile farkli implant materyallerinin yorulma
Ozelligi goz Oniinde bulundurularak incelenmistir. Elde edilen sonuglar, 1 yillik
¢igneme sayisi olan 383 250 siklus degerine boliinerek implantlarin ortalama klinik
basar1 yili hesaplanmigtir (Kharisat ve ark., 2002). Yorulma deneyleri sonucunda bu
calismada, dik kuvvet uygulanan modellerde, en yiiksek yorulma degerleri mandibular
modellerde ve bu modeller igerisinden de Ti-Zr implant modelinde tespit edilmistir.
En diisiik yorulma degeri ise, maksiller Ti modelde elde edilmistir. Oblik kuvvet
uygulanan modellerde ise en yliksek yorulma degerleri maksiller modellerde ve bu
modeller icerisinde de yine Ti-Zr implant modelinde tespit edilmistir. En diisiik
yorulma degeri ise, mandibular Ti implant modelinde gbzlenmistir. Dik ve oblik
kuvvet uygulanan tiim modeller karsilastirildiginda ise; dik kuvvet uygulanan tiim
implant modellerinden elde edilen kliniksel basar1 degerleri, oblik kuvvet uygulanan
modellerden daha tstiin bulunmustur. Oblik kuvvet uygulamasinin implantlarin klinik
basar1 siirelerini azalttigi goriilmiis, en basarisiz Orneklerin mandibular 6rnekler

oldugu tespit edilmistir.

Implantlarin basarisinda diisiik ve yiiksek kemik yogunluklarmi karsilagtiran
aragtirmalarin ¢ogunda, implant basarisizliginin diisiik yogunluklu kemikte daha fazla
oldugu bulunmustur (Friberg ve ark., 1991; Fugazzotto ve ark., 1993; Misch, 1999).
Bu klinik ¢alismalara paralel olarak ¢calismamizda dinamik dik kuvvetler altinda diisiik
yogunluklu kemikte implantlarin klinik bagari siiresinin daha az oldugu saptanmuistir.
Ancak, tasarlanan modellerde mandibular kemik yapis1 maksilladan daha yogun
olmasma ragmen, dinamik oblik kuvetler altinda elde edilen sonuglar yukarida

bahsedilen ¢alismalardan farkli olarak, mandibular modellerdeki implantlarda daha
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yiikksek basarisizlik goriilmesi seklinde ortaya ¢ikmistir. Bu sonug, kemik yapinin
yogunlugunun fazla olmasi dolayisiyla elastiklik modiiliiniin yiikselmesi ve yapinin
direncinin artmasinin yanisira fonksiyonel kuvvetler Kkarsisinda olusabilecek
deformasyonlara kars1 da dayanikli olmasi ile iliskilendirilebilir (Stegariou ve ark.,
1998; Koca ve ark., 2005). Chou ve arkadaslar1 (2010), mandibular premolar bolgede
iki farkli (diisiik ve yliksek) yogunluktaki kemik yapiya dar ¢apli (3,5 mm) implantlar
yerlestirmis ve bu implantlara oblik olarak uyguladiklar1 100N’luk kuvvet sonrasi
kemigin davranigini sonlu elemanlar analiz ¢alismasi ile incelemislerdir. Calismanin
sonucunda da, yiikksek yogunluklu kemigin elastikiyetinin diisiik kemik yogunluguna
gore c¢cok daha diisiik oldugunu tespit edilmistir. Calismamizda mandibular
modellerden elde edilen yorulma deneyi sonuglarmnin, kemigin yogunlugu, bu
yogunluga bagli olarak olusan yiiksek dayanimi ve diisiik elastikiyeti dolayisiyla,
implantlar (zerine gelen oblik yiiklerin kemik yapida degil implantlar iizerinde

yogunlagmasi neticesinde ortaya ¢iktigi diistiniilmektedir.

Ayrica yorulma deneyinde oblik kuvvet uygulanan mandibular ornekler
icerisinde en basarisiz modelin ise Ti implant modeli oldugu tespit edilmistir. Elde
edilen bu sonucun ise, Ti ile Ti-Zr materyallerinin tensile strenght ve young moduli

degerleri arasindaki farkliliga bagli olarak ortaya ¢iktig1 diistiniilmiistiir.

Tolentino ve ark. (2016) 'nin yaptig1 klinik ¢alismada, hastalara alt ¢cene molar
bolgeye 3.3 mm Ti-Zr ve cpTi implantlar uygulanmis ve 1 yil siireyle takip edilmistir.
Calismanin sonucunda Ti ve Ti-Zr implantlarin klinik basar1 ve agizda kalma
oranlarini birbirlerine denk ve %100 olarak bulmuslardir. Bu sonug¢ diger benzer
caligmalarla da paralellik gostermistir (Al-Nawas ve ark., 2012; Barter ve ark., 2012;
Chiapasco ve ark., 2012.; Benic ve ark., 2013). Ancak Ti-Zr ve Ti materyallerinin
kliniksel anlamda es basar1 sergilemedigini bulan ¢calismalar da mevcuttur (Gohlert ve
ark., 2009; Thoma ve ark., 2011; Barter ve ark., 2012; Chiapasco ve ark., 2012;
Kommerer ve ark., 2013). Bu calismalarda Ti-Zr kliniksel anlamda Ti’dan daha iistiin
bulunmustur. Hatta Wen ve arkadaslar1 (2013), Ti-Zr’nin Ti’den daha iyi kemik-
implant temas1 sergiledigini, Gottlow ve arkadaslar1 da (2012), Ti-Zr’nin Ti’den daha

yiiksek tork degeri sergiledigini bulmuslardir. Calismamizda yapilan dinamik testlerde
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de maksiller ve mandibuler modellerin kendi igerisinde Ti-Zr implantlar Ti implantlara

gore daha uzun klinik basari siiresi gostermektedir.

Tim sonlu elemanlar stres analiz ¢alismalarinda oldugu gibi ¢calismamizda da
bazi smirlamalar mevcuttur. Ornegin yapilan analizlerde, modellemede kemik yapi,
malzeme Ozellikleri, kron restorasyonlarinin sekli ve uygulanan statik-dinamik
kuvvetler basitlestirilmistir. Ek olarak sonlu elemanlar analiz ¢alismalarinda 6zellikle
restorasyonlarda olusturulan okliizal yiizeyinin tasarimi, analiz sonucunda elde
edilecek gerilme dagilimini etkilemektedir. Bu ¢alismada, kullanilan krona ait okliizal
yuz ozellikleri diger ¢aligmalardan farklilik gosterebileceginden, elde edilen gerilim
degerlerinin ve dagilimlarinin agizdaki tim premolar disler i¢in ayni olmasi
beklenememelidir. Bu nedenle, calismamiza 6zgii olarak hazirlanan restorasyonlarin
geometrik sekli, elde edilen sonuglarin sadece bu ¢aligmaya ait olmasi sonucunu da
beraberinde getirmistir. Ozetle; sonlu elemanlar analiz calismalarindan elde dilen
sonuclarin tam anlamiyla dogrulanabilmesi i¢in mutlaka uzun vadeli klinik ¢alismalara

gereksinim vardir (Kursunoglu, 2011; Isayev, 2011; Giiltekin ve ark., 2012).

Calismamizda elde edilen sonuglar neticesinde kurulan hipotez, statik ve
dinamik stres analizi ve yorulma analizi verileri agisindan dik kuvvet uygulanan
maksiller ve mandibular modeller ile oblik kuvvet uygulanan maksiller modeller igin
dogrulanmistir. Oblik kuvvet uygulanan mandibular modellerde ise, Ti ve Ti-Zr
materyallerinin yorulma analizi verilerinde tespit edilen belirgin farkliliklardan dolay1

hipotez reddedilmistir.
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6. SONUC VE ONERILER

Dar dissiz bosluklarin restorasyonu i¢in bir tedavi alternatifi olan dar c¢aplh
implant destekli protezlerin maksilla ve mandibulada karsilastiriimasiyla kullanilarak
gerceklestirilen sonlu elemanlar stres analiz ¢alismamizin sonucunda g¢aligmanin

siirliliklart dahilinde su sonuglar elde edilmistir:

1. Tiim modellerde her yiikleme kosulunda en yliksek stres degerleri implantta,

en diisiik stres degerleri spongioz kemikte tespit edilmistir.

2. Tim modellerde en yiiksek minimum (baski) ve maksimum (¢ekme) asal
gerilme degerleri kortikal kemik tabakasinda bulunmustur. Ayrica tim
modellerde kortikal kemik tabakasinda minimum asal gerilmelerin yani

baski tipi gerilmelerin daha etkili oldugu bulunmustur.

3. Hem maksiller, hem de mandibular modellerdeki Ti ve Ti-Zr implantlar
kendi ¢ene modelleri igerisinde, benzer stres dagilimlar1 gostermislerdir.
Ancak tim modellerde Ti-Zr implantlarin Von Mises stres degerleri Ti

implantlara oranla bir miktar daha yiiksek bulunmustur.

4. Her iki implant tiiriinde, oblik yiiklemede olusan ¢ekme, basma ve Von
Mises stresleri vertikal yiiklemede olusan ¢ekme, basma ve Von Mises
streslerinden yuksektir. Bu bulgular kuvvetlerin implantlara olabildigince

dik yonlendirilmesi gerektiginin 6nemini gostermistir.

5. Dik kuvvet uygulanarak yapilan dinamik yiliklemeler sonrasinda en ytiksek
klinik basar siiresi Ti-Zr implant materyalinde ve bu materyalden tasarlanan

mandibular modellerde goriilmiistiir.

6. Oblik dinamik yuklemeler sonucunda en basarisiz 6rnekler mandibular

modeller olarak belirlenmistir.

7. Mandibular modeller i¢in Ti implant, oblik kuvvet uygulanarak yapilan

dinamik yiiklemeler sonucunda belirlenen en basarisiz 6rnek modelidir.
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8. Dinamik ylkleme sonucunda implant sistemindeki metal yorgunlugunun,
implantin boyun bolgesi ve {ist yivlerde yani implant-abutment baglantisina

yakin bolgelerde oldugu goriilmiistiir.

9. Dinamik yiiklemeler sonrasinda tespit edilen klinik basari siirelerinin oblik
kuvvet uygulanan modellerde, dik kuvvet uygulanan modellere gore daha az

oldugu tespit edilmistir.

Calismamizda kullanilan {i¢ boyutlu modeller, belirli bir Kklinik durumu
yansitacak sekilde ve sadece bir hastaya ait tomografi goriintiisiinden faydalanilarak
hazirlanmistir. Kullanilan doku ve protetik malzemelere ait mekanik ozellikler
literatiirde tanimlanan sekilde belirlenmis ve sinirlandirilmistir. Ancak anatomik
varyasyonlar ve kullanilan malzemelerdeki cesitlilik bu tip ¢aligmalardan elde edilecek

bulgular1 degistirebilmektedir.

Calismamizin sinirliliklart igerisinde elde ettigimiz sayisal degerler; implant
materyalinin, iistyapt formunun, uygulanan kuvvetin tipi ve yerinin, yiik transfer
mekanizmalarii ve implantin klinik basar siirelerini etkiledigini gdstermistir. Bu
calisma sonuglart maksiller premolar bolgede tek dis eksiklikleri i¢in uygulanacak
implant tedavilerinde dar ¢apli implant kullaniminin basarili sonuglar sergiledigini,
kullanilacak implant materyalinin sonuglar iizerinde belirgin farkliliklar
yaratmayacagini tespit etmistir. Ancak mandibulada ise, 6zellikle oblik kuvvetler
altinda implant materyalinin restorasyonun basarisini etkileyebilecegi goriilmiistiir.
Dar ¢apli implant kullanimini gerektirecek vakalarda, implant materyali olarak tensile
strenght degeri daha yliksek materyallerin tercih edilmesinin daha basarili sonuglar

sergileyecegi tespit edilmistir.

Implant biyomekanigi ile ilgili yapilan sonlu eleman stres analizleri, tim kemik
ve implant parameterlerinin kombinasyonlarinda meydana gelen stres karakterlerinin
degerlendirilmesinde tam olarak yeterli olamamistir. Sonlu eleman analizi ile elde

edilen verilerin klinik arastirmalarla desteklenmesi gereklidir.
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