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OZET

Insanlarin  kalga baglantilarinda kullanilan kompozit femur protezinin (femoral
komponent) boyun kismi zayif kalmaktadir. Bu ¢alismada protezin boyun kismi yeniden
tasarlandi. Protezin boyun kisminin 3-D sonlu elemanlar modeline giinliik aktivitelerden
dolay: insan kalgasinda olusan yiikler uygulandi. Malzemenin yorulma simin1 dikkate
alinarak en kritik yiikleme gartlari altinda boyun kism1 yeniden sekillendirildi.



viii

ABSTRACT

A new polymeric composite hip joint prosthesis seems to be weak in the spigot. In this
study, the spigot of the composite prosthesis is redesigned. Loads due to daily activities
were applied on 3-D finite element models. The spigot was reshaped under the most

critical loading conditions, considering the fatigue limit of the material.



1. GIRIS

Kalga ameliyatlari, kemik iltthaplanmasi, romatizma ve dogugtan kalga gikiklann gibi
hastahiklardan dolayr meydana gelen agriy1 azaltmak igin yapihir. Romatizma gibi
hastaliklar kikirdaklar arasmdaki diigik sirtiinmenin kaybolmasi sonucu ortaya
cikmaktadir, Kalga baglantismdaki kikirdaklar bacaktaki femur kemiginin kafas: (femoral
head) ile kalgadaki yuvada (acetabulum) bulunur. Diinya gapmda yilda en az 600 bin kisi
bu rahatsizliktan &olayl ameliyat olmaktadir [1]. Yaklagk olarak hastalarm yiizde 90’1
giinliik aktivitelerde protezleri problemsiz bir gekilde kullanabilmektedir. Bu tiir bir
ameliyatn bagans; hastanm yagma, ameliyat teknigine, giinlik aktivitelerine ve protezin
tipine baghdur.

Femur protez iki pargadan olugur. Kalgaya takilan plastik bir yuva (acetabular cup) ile
femur kemigine yerlestirilen bir femoral komponent’ten ibarettir (Sekil 1.1). Acetabular
cup yiksek yogunlukiu polyethylene’den, femur komponenti ise paslanmaz gelik,
titanyum veya kobalt-krom alagimlarmdan yapilir. Her iki pargada yerlerine bone-cement
(polymethylmethacrylate) kullanilarak yada bone-cement’siz press gegme ile yerlegtirilir.
Femur protezindeki kiire baghk kalgadaki acetabular cup’da mafsalhdir. Boylece dogal
kalgaya benzer bir hareket aralig: saglanmis olur.

Protezlerin 6mrii gogunlukla protezin kemik igerisinde gevsemesinden ve kemikte olugan
erimelerden dolayt kisalmaktadir. Kemik erimesi metal protezin kemigin iizerindeki
gerilmeleri normal seviyenin altma diigiirmesinden dolay1 olmaktadr. Metallerin elastisite
modulii kemiginkinden 5-10 defa daha fazladw. Buda yilkk paylaggmmda kemikteki
gerilmeleri azaltmakta ve kemikde bu azalan gerilmelere bir siire sonra kendini yok
etmekle (osteoporosis) cevap vermektedir. Bu ameliyatin geng hastalara uygulanabilmesi
kemik erimesinden dolay1 gok riskli olmakta ve ileriki yaglarda telafisi miimkiin olmayan
problemlere yol agmaktadir (Detayh literatiir taramasi EK-1"de verilmistir).
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Sekil 1.1. Femur protezinin sematik gosterimi.

Kemik erimesinin Onlenebilmesi igin Onerilen ¢6ziim yollarindan biride mekanik
ozellikleri kemigin mekanik 6zelliklerine yakin bir malzeme kullanarak kemigin {izerine
gelen gerilmeleri normal seviyeye ¢ikarmak ve bdylece kemik erimesini 6nlemektir [2-
6]. Bu amagla % 30 karbon fiberle kuvvetlendirilmis PEEK (Poly Ether Ether Ketone)
kompoziti (CF/PEEK) kullamlabilir. Bu malzemenin elastisite modiili 16.4 GPa [7]
olup kemigin elastisite modiiliine (17.6 GPa [8] ) ¢ok yakindir. CF/PEEK ve titanyum
alasim protezlerle yagllan teorik ve deneysel ¢alismalar, titanyum alagimi protezin
ameliyattan sonra kemikteki gerilmeleri % 60 oraminda azaltirken, aym geometriye sahip
CF/PEEK prbtezi sadece % 30 oraninda azaltmakta oldugunu géstermektedir [9]. Bunun
yaninda malzeme g¢ok iyi derecede kimyasal dirence [10-12] ve vuciitla biyolojik

uygunluga sahiptir [13,14]. Calismanin genis bir 6zeti EK-1’de verilmigtir.

Akay ve Aslan [9] kompozit protezlerin metal protezlerden mekanik olarak farkli
davrandigim goéstermigtir. Bu caligmaya gbre CF/PEEK protezinde kritik yer bogaz

kisminda, titanyum protezinde ise kemigin i¢inde kalan sap kisminda meydana



gelmektedir. Dolayisiyle kompozit protezin boyun kismmm zayif oldugu ve viicutta

olugsan kuvvetlere karsi yeterince emniyetli olmadifi ortaya gikmigtir (Daha genig
agiklama EK-1de verilmigtir).

Bu ¢aliymanm amaci, CF/PEEK’ten yapilacak bir protezin boyun kismmmn giinkik
aktivitelerden dolayr olugan yiikler altnda hastanm o6mri boyunca kirilmadan
galisabilecek bir sekilde 3-D sonlu elemanlar yontemini kullanarak yeniden tasarmmt
yapmaktir.

2. SONLU ELEMANLAR MODELI

Calismaya esas olarak Akay ve Aslan’m [9] kullandig prototip protez (Model I) esas
almdi. Bu protez gimdiki hali ile titanyum alagimmdan yapilmig metal bir protezin
aymsidir. Protezin karmagik geometrisi dolayisiyle sonlu eleman modeli olusturubilmek
igin Autocad R12 programi kullamldi 3-D kat1 modeli olusturulduktan sonra IGES
formati ile protezin geometrisi ANSYS sonlu elemanlar programma aktanldi. Eleman ve
diigiimler “mapped meshing” metodu kullamlarak otomatik olarak olusturuldu. Dort
diigiimhi brick eleman kullanid: (Sekil 2.1).

Sonlu elemanlardan elde edilen sonuglarm hassasiyeti 5nemli dlgiide yeterli sayida eleman
kullannmma baghdr. Optimum eleman sayisim tesbit etmek amaciyla Model I’deki
eleman sayilan kademeli artirnlarak, kafaya 25° agiyla uygulanan 3 kN’luk yiikten dolay1
olugan Von-Mises gerilmeleri kontrol edildi. Gerilmenin maksimum oldugu medial-
bogazdaki Von-Mises gerilmeleri ve CPU zamanlan diigiim sayisma bagh olarak $ekil
2.2’de verilmigtir. Buradan da anlaglacag: gibi diigim sayis1 500’in iizerinde olan
modeller yaklagik olarak aymi sonucu vermektedir. Dolayisiyle kullamlan sonlu eleman
modellerinde 500°iin iizerinde diigim kullanilds.



Sekil 2.1. Protezin sonlu elemanlar modeli ve gesitli bolgeleri tanimlamada kullamlan

terimlerin gosterimi.
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Sekil 2.2. Diigiim sayisina baglt olarak medial tarafdaki maksimum Von-Mises
gerilmeleri ve CPU zamanlari. ( ©=— Von-Mises gerilmesi, ~~4#~~ CPU zamamn).

Protezin bogaz kismindaki gerilmeleri emniyetli sinira gekebilmek igin protezin boyun
ve bogaz kismi 3 kademede kalinlagtinlmugtir. Ilk olarak protezin boyun ve bogaz
kismimn ¢cap1 2 mm genisletildi (Model II). Ikinci kademede gerilmenin kritik seviyelere
ciktifn bogaz kisminda 3 tane diigiim ortalama 1 mm genigletildi (Model III). Son



agamada ise gerilmelerin yeterli miktarda diisiriilememesi nedeniyle Model II’deki 2
mm’lik genisletmenin {izerine boyun ve bogaz kismi ilaveten 2 mm daha genisletildi
(Model 1V). Boylece protezin boyun ve bogaz kisminin ¢ap1 toplam 4 mm genisletilmis
oldu. Bu son modelde kafadaki baghgn et kalinliginin azalmas: sonucu baghgin ¢ap: 28
mm’den 30 mm’ ye ¢ikanlmugtir. Orjinal model (Model I) ile son modelin (Model IV)
geometrik olarak karsilagtirmas1 Sekil 2.3’te ve son modelin (Model IV) sonlu eleman
modeli Sekil 2.4’te verilmistir (Tiim modellerin ag yapis1 ve geometrik dlgiileri igin EK-
2ye bakimz).

Sekil 2.3. Protezin ilk ve degisiklerden sonraki son sekli (- - - - - orjinal model
(Model I, gelistirilmis model (Model IV)).

Biitiin modellerin eleman ve diigiim sayilar1 Tablo 2.1°de, Model IV’iin diigtim listesi ve
koordinatlari EK-3’de verilmistir. CF/PEEK’in elastisite modiilii 16.4 GPa ve kafada
kullanilan geliginkide 207 GPa olarak alinmugtir. Poison oram her iki malzeme iginde
0.3 olarak alinmustir.

Tablo 2.1. Modellerin eleman ve diigiim sayilar1.

Model I Model 11 Model I1I Model IV

Eleman Sayis1 088 800 880 528
Diigtim Sayist 1200 968 1056 630




Sekil 2.4. Son modelin (Model IV) eleman yapisi.

Yavas yiiriime, hizh yiirime, kogma, merdiven trmanma ve tek ayak iistimde dikilme
hareketleri giinkiik aktivitelerde en sik kargilagilan hareketlerdir. Dolaysiyle analizlerde bu
aktivitelerden dolay: protezin iizerine gelen yiikler [15,16] modelde kullamlan koordinat
sistemine uyarlanarak kullamldi Bu yiiklerin bileske ve x,y,z bilesenleri Tablo 2.2’de

verilmigtir.

Tablo 2.2. Sonlu elemanlar modelinde kullanilan femur kuvvetleri.

Yiikleme  Aktivite ve Hizlan Yiikiin X Bileseni Y Bilegeni Z Bilegeni
Sirast (km/h) Bileskesi (N) N) ) )
1 Yavag Yiiriime (1) 2010 -753 -1863.2 17.5
2 Hizh Yiiriime (5) 3231 -1130.6 -2945 700
3 Kogma (8) 3704 -1330.7  -3293.7 1052
4 Merdiven Tirmanma 2318 -588.3 -2050.6 906
5 Tek Ayak iistiinde 3000 -1267.8 -2718.8 0

Dikilme




Sonlu eleman programmda yiikiin uygulanabilmesi i¢in, yiikiin uygulandigx yerde diigiim
bulunmasi gerekmektedir. Modelin geometrisinin degigmesiyle beraber diigiimlerin
pozisyonu degismekte ve dolaywsiyle yiikleri etrafdaki digiimlere dagitmak
gerekmektedir. Biitiin modellerde yiikleri ayn1 noktada ve agida uygulayabilmek igin,
yiikler bilegkeleri sabit kalmak suretiyle etrafdaki diifiimlere dagmildi (Yiik dagitim
program ve agiklamasi EK-4’de verilmistir).

3. ANALIZ VE SONUCLARIN DEGERLENDIRILMESi

Lateral-bogazda ¢ekme gerilmeleri meydana gelirken medial-bogazda basma gerilmeleri
olusmaktadir. Ancak maksimum Von-Mises gerilmesi medial-bogazda bulunmaktadr
(Sekil 3.1). Ginliik aktivitelerden dolayr olugan yiikler altinda protezin medial-bogaz
kisminda meydana gelen maksimum Von Mises gerilmeleri her model i¢in Tablo 3.1°de
sunulmugtur.

Sekil 3.1. Son modelin (Model IV) medial-bogaz kismmda maksimum Von-Mises
gerilmesinin dagihuns.



Tablo 3.1’den anlagildig iizere kosma, giinlik aktiviteler igindeki protez igin en riskli
harekettir. Orjinal model (Model I) iizerindeki maksimum Von-Mises gerilmeleri yiiriime
igin 77 MPa, hizh yiiriime igin 132.8 MPa, kogma igin 161.9 MPa, merdiven tirmanma
igin 95.7 MPa ve tek ayak iizerinde dikilme igin 125.3 MPa olarak bulunmugtur. Kosma
yiikii altmda olusan Von-Mises gerilmesi (161.9 MPa) CF/PEEK malzemenin yorulma
smit olan 155 MPa [7]’dan yiiksektir. Dolayisiyle protez orjinal haliyle dinamik
yiiklemeden dolayr kinlmasi muhtemeldir. Protezdeki maksimum Von-Mises gerilmesi
boyun ¢apmm artirnlmastyla yorulma simnmn altina kademeli olarak gekilmigtir. Kogma
hareketinden dolay1 olusan Von-Mises gerilmeleri sirastyla 110.2 MPa (Model II), 97
MPa (Model IIT) ve 79.6 MPa (Model IV)’ a diigiiriilmiigtiir.

Eger emniyet katsayisi, malzemenin yorulma smirmm maksimum Von-Mises gerilmesine
oram olarak almirsa, son modelin (Model IV) emniyet katsayis1 1.95 olarak bulunur.
Buda protezin emniyetli bir gekilde dinamik yiikler altinda yorulma nedeniyle kirlmadan
faaliyetini yiiriitebilmesi i¢in yeterlidir.

Tablo 3.1." Modellerin medial-bogaz kismmda meydana gelen maksimum Von-Mises
gerilmeleri (MPa).

Sira Yiikleme veya Model I Model I Model III Model IV
No Hareket Von Mises  VonMises  VonMises  Von Mises
1.  YavagYiirime 77 52 46.2 36.5
2.  Hizh Yiirime ‘ 132.8 89.9 78.9 64.9
3. Kogma 161.9 110.2 97 79.6
4. Merdiven Tirmanma 95.7 65 59.8 49.6
5. Tek Ayak Ustinde 125.3 84.2 74.8 59.2

Dikilme




4. SONUCLAR

1. Gerilme analizleri sonucunda kogma hareketinin protezin boyun kisminda en yiiksek

gerilmelere neden oldugu, dolayisiyle en kritik hareket oldugu ortaya ¢ikmustir.

2. CF/PEEK protezin orjinal modeli (Model I) iizerinde yapilan gerilme analizi medial-
bogaz kismindaki Von-Mises gerilmesinin 161.8 MPa dldugu ve bunun malzemenin

yorulma simirnim (155 MPa) astiga tesbit edilmistir.

3. Gelistirilen yeni modelde (Model 1V) maksimum Von-Mises gerilmesi 79.6 MPa’a
¢ekilmis ve yorulma simirnina gore emniyet katsayis: 1.95 bulunmugtur. Protez bu yeni
geometrisiyle giinliik aktivitelerden dolay: olusan dinamik yiikler altinda emniyetli bir

sekilde gorevinin yerine getirebilecektir.
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EK-1. LITERATUR TARAMA

Kalga ameliyatlarinda gesitli faktrlerin sebep oldugu bozulmalar nisbeten az sayida da
olsa meydana gelir. Bunlar enfeksiyon, femoral komponentin, plastik acetabulum kabin
ve cementin gevsemesi veya kinlmasidir. Kalga ameliyatlarnindaki mekanik sikayetler
aym1 zamanda kemik erimesi gibi ciddi biyolojik degisikliklerin olugmasma yol
agmaktadir.

1. FEMUR PROTEZININ PROBLEMLERI
1.1. Femoral Komponentin Gevsemesi

Gevseme kalga ameliyatlarinda en sik kargilasilan problemdir. Daha ¢ok cement ile
kemik arasindaki baglantida olan bu islem cesitli olumsuz sonuglar dogurmaktadir.
Arayiizdeki baglanti bir kez bozuldugu zaman, giinliik aktivitelerde tekrar eden dis
yiikkler cementle kemik arasinda bir mikro hareketin olugmasina yol agar. Bu mikro
hareket protezin dayamkliligim azaltarak arayiizde yumusak dokunun olugmasina ve
kemik eﬁrﬁesine neden olur. Bu iglem baglantinin bozulmasina ve afrinin baglamasina

kadar devam eder ve yeni bir ameliyat kaginilmaz olur.

Gevseme ile ilgili en uzun galigma Gruen ve arkadaglan tarafindan yapilmugtir [17].
Yapmis oldugu ¢aligmada 6 ay ile 6 yil arasinda kullamlmig 398 protezi radyografik
incelemeye tabi tutmustur. Gevsemenin 4 sekilde oldugunu gostermistir (Sekil 1).

Mod-I. Bu mod bir malzemenin diger bir malzeme i¢inde yapmis oldugu pistonlama
hareketi seklinde anlatilmugtir. Yani stemin (protezin sap kismi) cement tabakasi iginde

(mod-Ia) yada cementin kemik igerisinde (mod-Ib) piston seklinde hareket etmesidir.

Mod -II. Bu modda meydana gelen hareket, stemin distal (alt) kisminun lateral tarafa
dogru hareketine bagli olarak proximal (iist) kisminin medial tarafa dogru hareket
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etmesiyle gosterilmigtir. Bu durum distal kisimda cement desteginin olmamasina ve

proximal kisimda kemik desteginin yetersiz kalmasindan kaynaklanir.

Ia Stemin cement igerisinde hareket etmesi C@ %3.3
| |
Ib Cementin kemik igerisinde hareket etmesi %5.2
I Stemin orta noktadan dénmesi _51 %2.5
I Stemin calcar iizerinde donmesi Oj %0.7
el
v Stemin konsol kiris seklinde egilmesi %3.3

Sekil 1. Femoral komponentle ilgili kalca baglantilarinda meydana gelen bozulma

durumlar.

Mod-lIl. Bu modda protezin distal kisminda cement destei olmadif: igin, protez
proximal kismindan kemik {izerinde astli olarak kalir. Bu durumda protezde ylirlimeyle

yiiklendiginde donme hareketleri meydana gelir.

Mod-IV. Protezin distal kismi cementin i¢inde sabit bir gekilde kalirken, proximal
kisimda cement desteginin kaybolmasi yada yetersiz kalmasi sonucu protezin proximal

kisminin hareketlerine devam etmesi seklinde tarif edilir.
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Gruen ve arkadaglar [17] 398 vakiada femoral komponentin gevseme oramm % 19.5
olarak agikladilar. McBeath ve Foltz [18] kendi hasta grublarinda gevseme oramm %
15.9 olarak buldular. Stauffer ve arkadaglar1 [19] gevseme oranini, 5 yilda % 24 iken 10
yilda % 29.9 orammna arttifim gosterdiler. Aymi grup hastalarin protezlerini revizyon
yaptirma orani, 5 yilda % 3 ve 10 yilda % 7.4 idi. Severt [20] ¢alismasinda protezlerin

7.4 senede % 7’sinin revizyon yapildifim agiklamigtir. Bunlarin % 13’°1ikk kisminda da
gevseme riski goriilmiigtiir.

Gevsemenin sebebleri mekanik ve biyolojik olabilir. En belli bagh mekanik sebepler
aginn viicut afuhift ve aktivite seviyesidir [20,21]. Artan vicut agirhig implant
sisteminde gerilmelerin artmasina yol agar. Boylece olusan yiiksek gerilme, malzeme ve
arayliz baglantisinin tagtyabilecegi gerilme degerini agabilir. Geng hastalar yash
hastalara nazaran daha aktiftirler. Bu yiizden gen¢ hastalar implant sistemlerine daha
fazla yiikk uygularlar. Femoral komponentin kemigin igerisindeki pozisyonu ise
gevsemenin diger bir sebebidir. McBeath ve Foltz [18] ve Beckenbaugh ve llstrup [22]
gevsemeye yol agan en 6nemli durumlardan birinin kemigin igindeki stemin varus ve
valgus pozisyonlan almasimn olabilecegini dislindiiler. Aynca zayif cementleme
teknigi ve kott implant dizaym gevsemeye yol acan bir faktér olabilir [18]. Cement
iginde kan bulunmasinin cementin ¢ekme mukavemetinde 6nemli derecede azalmaya

_yol agtiy da gosterildi [23].

Implantin gevsemesine yol agan ¢ok gesitli biyolojik sebepler vardir. Charnley ve Cupic
[24] asin asinma sonu.cu olugan dokiintiilere karst viicudun olugturdugu reaksiyonun
kemik erimesi ve gevsemeye yol agtigim ileri siirdiiler. Diger bir biyolojik faktor ise
cement ile kemik arasindaki araytizde yumusak dokunun bulunmasidir. Bu lifli doku X-
isinlarinda beyaz hat olarak gézlemlenmektedir. Dokunun olugturdugu sonuglar hala
aragtirma konusudur. Fakat en Onemli muhtemel sonug, arayiiziin saglamligimin
kaybolmasindan sonra, kemigin i¢inde cementin hareket etmesidir [1]. Cemente yapisik
birka¢ milimetre kalinliginda ¢lirlimils kemik tabakasinin bulundugu gésterildi {25]. Bu
duruma ii¢ faktoriin etkisinin oldugu belirtilmistir.
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1- Femur kanalinda raybalamadan dolay: olugan bozuk damar yapisi.
2- Cementin polimerizasyonu sonucu ¢gikan 1sinin termal etkileri.

3- Monomerlerin cytotoxic etkisi.
1.2. Femoral Komponentin Kirilmasi

Femoral komponentin mekanik olarak bozulmasi ¢atlama, kirilma yada plastik
deformasyona ugrama geklinde olabilir. Femoral stemin kirilmas: ¢ok nadirdir. Fakat

ciddi bir problemdir.

Charnley [26] 6500 femoral komponent tizerinde yaptig1 ¢aligmada 3.5 yillik ortalama
zaman i¢inde kirtlma oranim % 0.23 olarak buldu. 88 kg’in tizerindeki erkek hastalarda
kirilma oraninin % 6’ya kadar arttigina dikkat gekti. Wroblewski [21] Charnley’in “flat-
back” tipi protezlerinin kirilma oramim % 1.5 olarak buldu. Kirilmanin % 97.5i 11 yil
iginde meydana geldi. Caligmalarinda hastanin agirlign ile kirilma zamam arasinda
lineer bir baglantinin bulundugunu gésterdi. Kirllmig protezlerin % 77.2’si tiimiiyle

sabitleme hatalar1 ve cement bozukluklarindan dolay1 oldu. Bunu % 73.3 ile kemik

erimesi izledi.

Chao ve Coventry [27] stemin kinlmasina yol agan temel mekanizmalart belirlemeye
¢aligular. Onlar 7 yilda 7111 stemden 43’iiniin kinldigim rapor ettiler (% 0.6).
Charnley’in dizayninda stemin proximal ve ortaya yakin kisminda daha ¢ok kirilmatar
meydana gelirken, Muller’in dizayninda ise daha ¢ok stemin distal kisminda meydana
gelmektedir. Protezlerin % 62’isinin proximal kisimlarinda daha onceden olusmus
gevseme be'lirtileri bulunuyordu. Bu durum Gruen ve arkadaglan [17] tarafindan
tammlanan, gevsemenin konsol egilme moduna benzemektedir (mod-IV). Chao ve

Coventry [27] gevsemeye yol agabilecek faktorlerin bir listesini verdiler.

1- Stemin medial-proximal kisminda yetersiz cement bulunmas:.
2- Calcarda yetersiz cancellous kemik desteginin bulunmas:.

3- Medial ve lateral bolgelerde cortical kemik desteginin bulunmamas.
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4- Calcarda kemik erimesi.

5- Varus yerlestirme.

Kirilmalarin bir kismi gevsemeksizin olugmustur. Bu tip kinlmalar malzeme hatalari,
yetersiz dizayn, hasta afirhify, aktivite seviyesi ve stemde matkap ucunun yol agtif
gerilme yogunluklanyla ilgilidir.

1.3. Kemik Erimesi

Kalga ameliyatlarinda en sik karsilagilan sikayetlerden biri de implantin gevresindeki
kemigin erimesi problemidir. Genigge kabul edildigine gore, kemik erimesi olay1
implantin “stress shielding” (gerilme perdelenmesi) etkisi sonucu kemigin kendini
yeniden modellemesidir. 1892’de Wolff, cancellous kemigi i¢indeki trabecular sistemin
kemikteki gerilme dagihimina gore diizenlendigini gézlemledi [1]. Bu “Wolff's Kanunu”
olarak bilinir. Kemigin igerisinde implantin bulunmasi gerilme dagilimim degistirir ve

kemik bu gerilme dagilimina gére kendini yeniden modeller.

Kemik canli bir malzemedir. Dis geometrisini ve i¢ yapisim degistirme kabiliyetine
sahiptir. Bu degisiklikler fizyolojik islemler tarafindan diizenlenir. Normal kogullar
altinda kemik erimesi ve olugumu devam ederken kemigin biyolojik yapis ile ilgili net
bir degisiklik olmaz [28]. Osteoplast tarafindan olugturulan kemik miktari, osteoklast
tarafindan “eritilen kemik miktarina esittir. Genisge kabul edildigine goére, mekanik
hareketler bu islemlerin diizenlenmesinde ve olugmasinda etkilidir. Kemik erimesi ve
olusumunu harekete gegirmek icin gerilme ve strainlerin olugturdugu mekanik sinyaller
vardir. Fizyolojik durumlarda kemik erimesi ve olugumu bu sinyallerle diizenlenir.
Fizyolojik olmayan durumlar altinda ise meydana gelen erime ve olusumlar diizensizdir.
Sonug olarak tiim sistem kemik aginda erime yada olugum ile yeni bir denge kazanir.
Diger bir deyisle, kemik kendini yeni mekanik durumlara adapte eder. Bu islem

“adaptive bone remodelling” olarak adlandurilir [1].
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Yik, kal¢ca operasyonlarindan once kemik tarafindan tagimir. Operasyondan sonra ise
kemikle implant arasinda paylagtirilir. Implantin stiffness’1 daha fazla oldugu igin yiikiin
¢ofu implant tarafindan taginr. Boylece kemikteki medial-proximal bslgede gerilmeler
normal seviyenin altina diger. Sonug olarak kemik bu yeni olusturulmus mekanik

durumlara eriyerek cevap verir.

Hierton ve arkadaglar [29] 237 kalga ameliyatim1 arastirdilar ve ilk {i¢ yil iginde kemik
erimesini % 37 oiarak buldular. Kemik erimesinin ortalama olarak olugmaya baslama
stiresi 13 ay idi. Blacker ve Charnley [30] 167 kal¢a ameliyat: tizerinde ¢aligt1 ve 117
durumda erimenin boyutlanni 3 mm’den daha biiyiik buldu. Erimenin olusumu 4 ay ile
6 yil arasinda aragtirildi ve erimenin boyutunun degisim aralig1 4 mm ile 7 mm arasinda

bulundu. Ortalama erime boyutu tiim serilerde 5.5 mm olarak elde edildi.

Bobyn ve arkadaglar [31] kopeklere farkh stiffness’da stem takarak, kemik erimesinde
stem stiffness’inin  etkilerini arastirdilar. Stemler titanyum ve kobalt-krom
alagimlarindan yapilmigti. Titanyum alasimindan yapilanlar stiffness’t daha fazla
azaltmak icin 1 mm et kalinliginda ici bos olarak yapilmigtir. Her képegin bir tarafina
kobalt—krorﬁ stemi, diger tarafina ise i¢i bog titanyum stemi yerlestirilmistir. Hayvanlarin
Oliimiinden sonra, i¢i bos titanyum stem takilmig kemikler, diger kati kobalt-krom stem
takilmig kemiklere gére daha az kemik erimesi gostermistir. Karsilikl eglestiriimis nicel
analizlerde bog titanyum stem takilmig kemiklerin corﬁcal kemik alant digerlerine
nazaran % 25-35 oraninda daha fazla oldugu goriilmiistiir. Maistrelli ve arkadaglan [32]
benzer bir ¢aligma olarak kopeklerde aymi geometriye sahip paslanmaz celik ve
polyasetal regineli implantlar kullandilar. Paslanmaz ¢elikli stemlerin takildigt
kemiklerde, daha diisiik elastik modiile sahip polyasetal takilmig kemiklere gére cortical
kemiginde daha fazla gézenekler bulunuyordu.

Engh ve Bobyn [33] cementsiz kalga ameliyatlarinda stem boyutlarinin kemik erimesine
etkisini arastirdilar. Calismalarinda ameliyat yapildiktan iki yil sonra aci1 veren erimenin

% 18 oldugunu agikladilar. Daha bilyitk stemlerin kullamilmasinin kemik erimesini



20

artirdigini bildirdiler. Kemik erimesi oraninin, 13.5 mm ¢aptan daha biiyiik stemlerde 12
mm ¢aptan daha kiigiik stemlere kiyasla 5 kez daha fazla oldugunu gosterdiler.

1.4. Izoelastik Protez

Gerilme analizleri femoral komponentlerdeki bozulmalarin ana sebebi olarak stem
malzemesi ile kemik arasindaki stiffness uyumsuzlugunun sebep oldugunu gosterdi.
Metal ve seramikimalzemeler kemige gore 10 ila 40 kez daha stifdir. Yiik, implant ile
kemik arasinda paylastirildifinda, herbir taginan yiikiin miktar1 direk olarak onlarin
stiffness’laryla ilgilidir. Stiffness uyumsuzlugu “stress shielding” e yol agar ve kemik
yetersiz olarak yiiklenmis olur. Bunun sonucunda kemik kendini inceltip, gézeneklerini
artirarak yeniden modellemeye yol verir. Bu problemin ¢oziim &nerilerinden birisi de

kemigin stiffness’ina benzer implant malzemesi kullanmaktir.

Engelhardt ve Saha [34] gerilme dagiliminda elastisite modiiliiniin kemigin proximal
kismindaki etkilerini aragtirdilar. Stemlerin proximal kismindan malzeme ¢ikarilarak
elastisite modiilii diigiiriildii. Strain gage’lerle 6lgiimler yapildi. Biitiin durumlarda diigiik
stiffness’li protezlerde meydana gelen strain, daha yiiksek stiffness’li standart
protezlerde meydana gelen straine gore daba biiylik ¢ikti. BSylece kemidin proximal
kisminda daha iyi gerilme seviyesi saglanmig oldu. Kemifin proximal kisminin
geometrisi ile cortical kemiginin kalinhiginin gerilme dagilim tizerinde 6nemli etkisinin
oldugu belirtildi. Oh ve Harris [35] protezlerin yerlestirilmesinden sonra kemigin
proximal kisminda olusan ¢ok diisiik strainlerin (bazi durumlarda sifir kabul edilir)
kemik erimesine yol acabilecegini deneysel olarak gosterdiler. Crowninshield ve
arkadaslan [36] saglam kemiktekine nazaran gelik protez kullanilmig kemiklerde olusan
boyuna strainlerin % 88, titanyum protez kullanilmig kemiktekilerde ise % 83 azaldigim
agtkladilar. Lanyon ve arkadaslar [37] koyunlara takilmis strain-gage’li protez cihazlan
sayesinde, kemikteki boyuna gerilmelerin saglam kemige kiyasla % 58 oraninda

azaldigini gostermiglerdir.
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Stress shielding problemi yeni malzemelerin ve yeni tasarimlarin gelistirilmesini
zorunlu kilmaktadir. Morscher ve Dick [4] implantin ucuna dogru koniklesen metal
¢ubuklarla kuvvetlendirilmis acetal polymerden yapilmig bir izoelastik protez dizayn
ettiler. Fotoelastik aragtirmalar bu yeni dizaymin zellikle implanﬁn ucunda gerilme
yogunlugunu azalttigim gostermigtir. Ancak klinik tecriibeler bu implantlann
gevsemeden dolay1 revizyon oranin 33 ay igerisinde % 32.3 olduunu gésterdi [38].

Christel ve arkadaglani [5] karbon fiberle kuvvetlendirilmis bir karbon kompoziti
gelistirdiler (CFRC). Bu protezin elastisite modiilii 48 GPa idi. Protezin tasarumi
Muller’in diiz saph protezi ile aymidir. Protez aym dizayna sahip nikel bazli alagimdan
yapitlmig stemle ve standart paslanmaz c¢elikten yapilmig Charnley’in proteziyle
kiyaslandi. Protezler statik yiikler altinda test edildiler. Kadavra kemiklere takilarak
strain gage’ler vasitasiyla tizerlerindeki gerilme dagilimu olgiildii. CFRC protezleri
kemikteki strain seviyesini yiikseltmesine ragmen, saglam kemikteki strain seviyesine
ulagamadi. fizyolojik kemik uzamalarim iyi bir sekilde sagladi fakat tamamen saglam
kemikteki strain seviyesine ulagamadi. Protezde herhangi bir bozulma olmaksizin

yorulma testleri tamamlandi.

Chang ve Perez [6] uzun karbon fiberle kuvvetlendirilmis epoxy kompoziti kullanarak
bir kalga protezi dizayn ettiler. Segilen bir {iretim metodu i¢in katman yéniiniin ve
katman dizi degisimlerinin kompozit protezin stiffness’inda ve mukavemetinde nasil bir
etkisinin olabilecegi aragtirmanin ana konusu oldu. 120 tabakadan olugan basit kompozit
stemler yapild: ve test edildi. Stemlerin bir optimum dizaym gelismis karbon fiberli
kompozit malzemeler kullanilarak yapildi. Fakat segilen firetim metodu igin uygun

katman yoniinii ve yigilma dizisini secerken daha dikkatli olmak gerektigi ortaya gikt1.
2. KISA KARBON ELYAFLI PEEK KOMPOZITI

Akay ve Aslan [39] % 30 kisa karbon fiberle kuvvetlendirilmis PEEK’den yapilan bir
kalga protezi tasarlamislardir (Sekil 2).
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Sekil 2. % 30 karbon fiberle kuvvetlendirilmis kompozit kalca protezi.

Yapilan ¢aligmada PEEK kompozitin 6zellikleri femoral komponentde kullanilmak
lizere aragtirilmigtir. Protezin {izerindeki gerilme dagilimi deneysel ve niimerik olarak
incelenmigtir. Saglam sentetik bir kemik modeli tizerine yerlestirilen PEEK protezin ve
titanyum protezin lzerinde aragtirmalar yapilmustir. PEEK protezin performanst,
kliniklerde kullanilmakta olan aym geometriye sahip titanyum protezin performansi ile
kiyaslanmigtir. Protez, cement ve kemikdeki gerilmeler, protez takilmadan énce ve
takildiktan sonra degerlendirilmigtir. Bu yiizden kargilagtirma igin asagidaki ii¢ sistem

iizerinde galisilmustir.

1. Saglam kemik modeli.
2. PEEK kompozit protezi takilmig kemik modeli.
3. Titanyum protez takilmis kemik modeli.

Aynyeten, PEEK protezin yorulma davramsi aragtirnlmistir. Bu maksatla metal protezler
icin kullamilan standart bir metod, kompozit protezler igin gelistirilerek protezler

dinamik yiiklemeye maruz birakilmistir.

Biitiin bu ¢aligmalardan elde edilen sonuglar kisaca agagida gibi dzetlenmistir.
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2.1 CF/PEEK Kompozitinin Mekanik Ozellikleri

Kisa karbon elyafla kuvvetlendirilmis kompozitlerin mekanik 6zellikleri biiyiik
cogunlukla kompozitin mikro yapisina baghdir. Fiber miktan, fiber boyu, fiber y6nii,
arayliziin gerilmeyi aktarmadaki etkisi kompozitin ozelliklerine etki eden 6nemli
mikroyap: parametreleridir. Direngenlik ve mukavemet kompozitin igindeki fiber
miktan ile artar. Uygulanan yiik fiberlerden matrise arayiizdeki kayma gerilmeleri
vasitasiyla iletilir. Kompozitin mekanik dzellikleri olarak, egilme modiiliinii ve egilme
mukavemetini, kirllma toklugunu, yorulma simirim ve dinamik catlak ilerleme hizim

belirlemislerdir.
CF/PEEK protezi ile ilgili elde edilen mekanik sonuglar agagida sunulmustur.

1. Kompozitin egilme modiilii ve egilme mukavemeti oda (21 °C) ve viicut (37 °C)
sicakliklarinda sirasiyla 16.4 GPa ve 318 MPa olarak bulunmugtur. Cok yiiksek olan
camlagma sicakhigimn (143 °C) yiiksek olugu, 6zelliklerde herhangi bir degisime yol

agmamugtir.

2. Kompozitin tuz ¢ozeltisi iginde ve viicut sicaklifinda (37 °C) yorulma simrt 155 MPa
olarak bulunmugtur. Bu ise static mukavemetin yaklagik % 50°si kadardur.

3. Kompozitin kirilma toklugu ve dinamik ¢atlak ilerleme hizin1 belirlemek igin lineer
elastik kirilma mekanizmasi bagarih bir sekilde uygulanmigtir. Kirilma toklugu 8.6
MPa.m"? olarak bulunmustur. Kritik gerilme yogunluk faktorii, 107 mm/¢evrim’lik
catlak ilerleme hiz1 igin yaklasik olarak 3.8 MPa.m 2 olarak elde edilmistir,

4. Kinlma yiizeylerinin incelendigi fotograflardan, kinlma mekanizmasimn kirilma
hizina bagh oldugu bulunmugtur. Yavas yiitkleme durumlarinda kompozitin kirilmasi
genellikle, catlagin fiber uglarini takip ederek, yer yer fiberler kinlarak, sinirli sekilde
matrisin iginden gekilerek ve gevrek kirilma gostererek olmustur. Dinamik yiikleme

durumlarinda kinlma fiberle matrisin birbirinden aynlmas: seklinde olmustur. Fiber



matrisin iginden ¢ekilmis ve matrisde sinirh miktarda akmalart olmugtur. Genel olarak
yorulmaya tabi tutulmus deney gubuklan diizgiin ylizeyler gostermistir. Bunun sebebi

yorulma yitklemesi durumunda, matrisin plastik deformasyonun sinirlt olmasidir.
2.2 CF/PEEK Kompozit Protezinin Gerilme Analizi

Protezin yapisal gerilme analizi deneysel ve niimerik olarak arastirilmistir. Deneysel
strain-gauge metodunun protezin tamam hakkinda bilgi elde etmek igin uygun olmadig:
goriilmiigtiir. Ornek olarak, cement ve arayiiz gerilmelerinin Slgiilmesi neredeyse
imkansizdir. Ayrica kas kuvvetlerinin etkisi deneysel olarak simule etmek oldukg¢a
zordur. Buna karsin sonlu elemanlar gerilme analizinde biitiin bu durumlar kolayca
incelenebilir. Ancak sonlu elemanlar analiz sonuglari deneysel metodlarla kontrol
edilmelidir. Bu yiizden saglam kemik, PEEK ve titanyum protez tutturulmus kemik
modelleri {izerindeki gerilme dagilimlar1 deneysel strain gauge ve sonlu elemanlar
yontemiyle incelenmis ve her iki yontemin sonuglart kargilastirilmistir. Sonlu elemanlar
ve deneysel sonuglarin birbirleriyle uygun oldugu, dolayisiyle sonlu eleman
modellerinin daha karmagik yiikleme ve gerilme analizi i¢in kullanilabilecegi ortaya
konmustur.l Sonlu elemanlar yontemiyle yavas ve hizli yiiriime kosma ve merdiven

tirmanma yiikleri altinda protez, cement ve kemik iizerindeki gerilme dagilimlan

incelenmistir.

Deneysel sonuglarin sonlu elemanlar analiz sonuglariyla kargilastirilmasinda agagidaki

sonuglar agiga ¢ikarilmistir.

1. Sentetik olarak yapilmig femur modeli, kadavra kemigin davraniglarini eksenel yonde
gostermekte fakat gevresel yonlerde gostermemektedir. Bu durum sentetik modelin

yapisindan kaynaklanmaktadur.

2. Sonlu elemanlara dayanan tahminler eksenel yonde strain-gauge olglimleri ile iyi bir
uyusma saglamaktadir. Ancak calcar bolgesindeki gevresel strainlerde, cortical kemigin

malzeme 6zellikleri hakkinda yapilan bazi kabullerden dolay: farkli sonuglar ¢ikmustir.
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Sonlu elemanlarda cortical kemik izotropik kabul edilmigtir. Oysa strain-gauge

dlgtimleri i¢in kullanilan sentetik femurlar anizotropiktir.

3. Her nekadar gercekte cement/stem ve cement’kemik arasinda rijit bir bag
bulunmasada, sonlu elemanlar analizinde bu arayiizde rijit bag oldugu kabul edilmisgtir.
Bu kabul cementte meydana gelen gerilmelerde kétii sonuglarin elde edilmesine yol

agabilir.

Bu kusurlara ragmen sonlu elemanlar modelleri farkh yiikler altinda yeteri dogrulukta

sonuglar vermigtir. Elde edilen sonuglar difer aragtirmacilarin yayinlamis olduklar

sonuglar ile uyugmaktadir.

Bir sonlu elemanlar modeli igin agagidaki noktalara dikkat edilmesi gerektigine dikkat
cekilmistir.

1. Eksenel ve ¢evresel yonlerde nicel sonuglar1 alabilmek i¢in sonlu elemanlar modeli
3-D olmalidir.

2. Kalga yiikleri 3-D uygulanmalidir. Ozelliklede komponent diizlemi digindaki yiiklerin
bilyiikligii cesitli aktiviteler altinda dogru olarak bilinmelidir. Ciinkii komponent
diizlemi disindaki yiikler komponentin kritik gerilmelerinde 6nemli rol oynamaktadir.

3. Kemikteki gerilmeler hakkinda dogru sonuglar alabilmek igin, kemigin yapisi

anizotropik ve heterojen kabul edilmelidir.

4. Ara yiiziin durumu yiik iletiminde onemlidir. Ancak arayiiziin niteligi hakkindaki

bilgiler sinirlidir ve kompleks simir sartlarint modellemek oldukg¢a zordur.

Titanyum protez ve PEEK protezlerle ilgili olarak kemigin iizerindeki gerilme dagilimi
ve kemik erimesi hakkinda agagidaki sonuglar bulunmusgtur.
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1. PEEK protez takilmig kemikde saglam kemikde meydana gelen strainlerin % 70
olugmaktadir. Oysa titanyum protezli kemikte ancak % 40’1 olusmaktadir. Benzer
yiiklerin uygulandigi durumlar altinda PEEK protezli kemikde, eksenel yonde saglam
kemikdeki strain seviyesine yakin strain olugsmaktadir. Eger boyuna strainler kemik
erimesinde tek faktor ise, PEEK protez ile kemik erimesinin olmasi ihtimal disidir.

2. Ancak, kullamlan protezin malzeme Ozelliklerine bakmaksizin, calcarda olusan
gevresel strainlerin (hoop strain) kemik erimesine etki ettigi tahmin edilmektedir. Bu
agidan gegitli gerilme bilegenlerine bagli kemik erimesini anlamak i¢in gelecekte bazi
¢alismalarin yapilmas: ihtiyag olmaktadir.

Protez igin elde edilen sonuglar daha onceden yapilan galigmalarla uyusmaktadir.

Protezlerdeki gerilmeler igin agagidaki sonuglar bulunmugtur.

1. PEEK protezin steminde meydana gelen gerilmeler titanyum protezdekine gore daha
diigiiktiir. PEEK protezde maksimum gerilme bogaz kisminda meydana gelirken,
titanyum protezde stemde meydana gelmektedir. Bu yiizden diiglik elastisite modiilld
protezlerin krmk tasarnim gerilmeleri bogaz kisminda olugmaktadir.

2. 3-D yiiklemeler sonucu protezde meydana gelen maksimum gerilmeler, merdiven
tirmanma ve kosma yiiklerinden dolay1 olusmustur. Merdiven tirmanma yiikiiniin kosma
yiikiine gdre daha az olmasina ragmen, her iki ylikten dolayr meydana gelen protez
gerilmeleri birbirine neredeyse esittir. Bunun sebebi merdiven tirmanma yiikiiniin

diizleme daha biiylik a¢1 yapmasidir.

3. S-N yorulma tasarim yaklagimina gore her iki protezde giivenilirdir. Normal giinliik
aktivitelerin olusturdugu yikleme durumlart altinda yorulma kirilmasi meydana
gelmeksizin fonsiyonlarim yerine getirebilirler. Titanyum protezin emniyet katsayisi

PEEK proteze gore biraz daha yiiksektir.
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4. Kirtlma mekanizmasi yaklagimiyla herhangi bir gatlak bliytimesi olmamasi igin kritik
catlak boyutu 1.85 mm olarak bulunmustur. Kritik gatlak boyundan daha kiigik

atlaklarin dinamik yiik altinda herhangi bir yorulma kirilmasina sebep olmayacag:
tahmin edilmigtir.

Cement her iki protez iginde en zay:if bag olarak bulunmugtur.

1. Yiikiin iletilmesi stemin direngenligine baglidir. Disiik elastisite modiillii PEEK
protezde yiik transferi proximal ve distal cement vasitasiyla iletilmektedir. Oysa yiiksek
direngenli titanyum . protezin yiikii cemente ilettidi kisitm sadece distal bélge ile

sinehidir.

2. PEEK protezle cement tabakasina daha gok yiik transfer edilmesine ragmen, her iki
protezin sebep oldugu cement gerilmeleri yaklagik olarak esittir. Bunun sebebi PEEK
protezde yiik transferinin daha biiyiik bir alanda yapilmasindandir.

3. S-N ve kirilma mekanigi kriterine gére yorulmadan dolay1 cement tabakasi kusurlu

olsun veya olmasin kirilabilir.

4. Protezin yakas! ile kemik arasinda sikisan cement tabakasi ¢ok biiyiik yiiklere maruz
kalir. Bu durum erken yorulma kirilmasina yol agabilir. Bu tabaka bir kez kirildiginda,
protezin deformasyonu ile proximal kisimda ¢ok yiiksek gerilmeler meydana gelir ve

cementin kirilmasi kagmilmaz olur.
2.3. CF/PEEK Protezinin Yorulma Davranist

Kalga protezinin uzun siire fonksiyonunu basarih bir gekilde yerine getirmesine birgok
faktér etki eder. Bunlar implant tasarimi, sabitlemedeki saglamlik, uygun ameliyat
teknigi, hasta dokusunun implanta gdsterdigi davranig gibi. Implant igin 6nemli bir
mekanik faktér, viicut agirligim birkzic kat asan ve siirekli uygulanan yiiklere kars:
dayanabilmesidir.



Halihazirda sadece metal protezler i¢in gelistirilmekte olan standartlar mevcuttur. Bu
standartlarin esast calcar bélgesinde kemik erimesi olugmus ve protez medial-proximal
bolgede kemik ve cement desteginin olmadigini kabul etmektedir. Bu galigmada bu tiir
yiikleme sonucunda PEEK protezin kinlacagi sonlu elemanlar y6ntemiyle tesbit
edilmigtir. Sonugta kompozit protezler igin yeni bir yorulma testinin geligtirilmesi

ihtiyaci ortaya ¢ikmugtir.

PEEK protezle kemik erimesi ihtimalinin olmamasi nedeni ile protezler sentetik femur

igerisine yerlestirilmis sekilde yorulma testine tabi tutulmustur. Bu testlerin sonucunda

asagidaki neticeler elde edilmisgtir.

1. PEEK protez herhangi bir bozulma olmaksizin maksimum 2.3 kN’luk yiik
tastyabilmekte ancak 4.1 kN’luk bir dinamik yiik altinda boyundan kirilmaktadir. Bu
yiik normal insan aktivitesinde olusan ylikten bir miktar daha biiyiiktiir. Titanyum protez
ise bu yiikte kirilmadan fonksiyonunu icra edebilmektedir.

2. Cement ve cement’kemik arayliz baglantisi, kompozit implantla yapilan kalca
ameliyatlarinin bagarisi agisindan en kritik yerlerdir. Calcar bdlgesinde gozlemlenen
cement ve cortical kemik arasindaki mikro hareketler kemik erimesine, protezin

gevsemesine ve uzun zaman sonra yumusak doku olugmasina yol agabilecegi tesbit

edilmistir.

3. Bu haliyle yapilan-tasarim yash insanlarda smurlt hareketlerinden dolayi bagarilt
olabilecegi ancak geng¢ hastalar daha bitylik yiikler olusturduklar igin calcar
bélgesindeki cement/kemik arayiiziinde yada boyun kisminda kirilma meydana
gelebilecegi, bu yiizden implantin boyun kismimn gerilme seviyesini azaltmak igin

yeniden tasarlanmasi gerektigi ortaya konmustur.
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EK-2. SONLU ELEMAN MODELLER{ VE GEOMETRIK DETAYLARI
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Sekil 4. Model I’in geometrik 6lgiileri.
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Sekil 5. Model IT'nin ag yapist.
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Sekil 6. Model II'nin geometrik 8lgitleri.
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Sekil 7. Model III'iln ag yapist.
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Sekil 9. Model IV*tin a§ yapisi.
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Sekil 10. Model IV’tin geometrik yapisi.



EK-3. MODEL IV*UN DUGUM LISTESi VE KOORDINATLARI

oo = 20

DUGUM X Y Z

1 35.686 2.5684 0

2 26.423 2.5684 2296
3 32.008 .5684 .2928
4 36.500 0 0

5 26,931 0 8.3569
6 32.736 0 5.3471
7 24333 0 0

8 30.335 0 0

9 23.802 2.5684 Q

10 29.541 2.5684 0

11 25.632 0 4.1785
12 25.113 2.5684 4.1148
13 28.804 2.5684 3.0030
14 29.463 0 3.0453
15 33.483 4.8390 0

16 25.241 4.8390 7.9014
17 30.320 4.83390 4.9503
18 22.718 4.8390 0

19 23.979 4.8390 3.9507
20 27.920 4.8390 0

21 27.320 4.83%0 2.8559
22 7.5066 0 9.6842
23 20.594 0 10.138
24 14.027 0 10.587
25 12.167 0 0

26 9.8369 0 4.8415
27 16.189 0 0

28 20.245 0 0

29 20.420 0 5.06%0
30 15.108 0 5.2931
31 7.3492 2.5634 9.4834
32 19.924 2.5684 10.042
33 13.471 2.5634 10.408
34 11.918 2.5684 0

35 9.6814 2.5684 4.6427
36 15.678 2.5684 0

37 19.636 2.5684 0

38 19.796 2.5684 4.9816
39 14.607 2.5684 5.1269
40 7.7759 4.3390 8.9655
41 19.302 4.8390 9.6700
42 13.373 4.8390 9.9714
43 11.952 4.8390 0

44 9.9078 4.8390 4.3892
45 15.358 4.8390 0

46 18.944 4.8390 0

47 19.137 4.8390 47973
48 14.395 4.3390 4.9123
49 0 0 1]

50 6.0694 0 0

51 2.0964 0 6.1264
52 6,1865 0 35133
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53
54
55
56
57
58
59
60
61
62
63

65
66
67
68
69
70
n
72
73
74
75
76
77
78
79
80
81
82
83
34
85
86
87
88
89
90
91

93

95
96
97
98
99
100
101
102
103
104
105
106
107
108
109

2.0822
6.3162
6.1624
11871
6.8777
3.0082
6.7225
26.567
21.385
24.707
23.955
22.670
31178
28.372
26.578
28.449
18.967
21.468
20218
22.767
26.202
24.485
20.176
22.469
22712
21444
25.788
24.169
9.3419
17.491
13.300
12.168
10.755
14.434
16.701
17.096
13.867
12.024
12.096
15.050
14.742
18.196
17.449
8.2979
8.3199
10.189
10.472
18.095
18.698
13.325
13.349
18.457
17.776
14.219
14.043
25.064

2.5684
2.5684
2.5684
2.5684
4.8390
4.8390
4.8390
4.8390
11.317
11.317
11.317
6.5983
9.1576
6.9983
9.1576
9.1576
6.9983
11.317
6.9983
9.1576
11.317
6.9983
9.1576
11.317
11317
6.9983
9.1576
6.9983
9.1576
11.317
11.317
11.317
11317
11.317
11.317
11317
11.317
11317
6.9983
9.1576
6.9983
9.1576
6.9983
9.1576
6.9983
9.1576
6.9984
9.1577
9.1580
6.9986
9.1562
6.9970
6.9985
9.1578
6.9977
9.1570
13.508

0
5.9832

3.4150

5.5655
3.2083

6.5147
3.83388
7.4392
6.9769

4.2093
4.5798

oo CcCQCOoCO

3.2574
2.3008
3.7196
3.4885
2.7665
2.5659
6.7778
8.0682
81598

3.3889

4.0341
4.0799

ococoQCoo

8.2363
7.5071
4.0555
3.7220
8.6032
9.1370
8.7585
9.3628
4.5432
4.2889
4.6323
4.3546
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110
111
112
113
114
115
116
117
118
119
120
121
122
123
124
125
126
127
128
129
130
131
132
133
134
135
136
137
138
139
140

141

142
143
144
145
146
147
148
149
150
151
152
153
154
155
156
157
158
159
160
161
162
163
164
165
166

20.239
23.292
17.945
19.092
21.505
21.225
18.875
23.650
22.399
17.583

20.617

18.229
20.289
12,327
14.199
16.072
9.9182
16.915
13.263
11.122
13.731
16.494
18.796
22.592
21.575
17.531
20.061
18.163
19.835
6.6500
11.125
1.7663
12.417
11.771
9.5333
9.8147
11.204
7.4079
8.4251
12.469
9.9386
11,837
10.165
13.654
16.346
14.139
15.861
13.897
16.103
5.8079
9.0672
7.1556
9.1937
4.8685
6.2262
8.5182
8.5975

13.508
13.508
13.508
13.508
13.508
13.508
16.000
16.000
16.000
16.000
16.000
16.000
16.000
13.508
13.508
13.508
13.508
13.508
13.508
13.508
13.508
13.508
19.237
19.237
19.237
19.237
19.237
19.237
19.237
16.000
16.000
16.000
16.000
16.000
16.000
16.000
19.237
19.237
19.237
19.237
19.237
19.237
19.237
16.000
16.000
16.000
16.000
16.000
16.000
13.508
13.508
13.508
13.508
11.317
11.317
11.317
11.317

6.1865
3.5929

3.0932

21732
6.7117

4.1232

3.3558
2.4078

6.2600
7.6988
7.7248
3.1300
3.8624
3.3494
6.5749

3.7960
3.2875
2.3047

6.7117
4.0754

3.3558

2.3971
6.5749

3.7960
3.2875
2.3047

7.6323
7.6323

3.8161
3.8161

3.5945
2.1899
3.9691

2.3882
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167
168
169
170
171
172
173
174
175
176
177
178
179
180
181
182
183
134
185
186
187
188
189
190
191
192
193
194
195
196
197

198

199
200
201
202
203
204
205
206
207
208
209
210
211
212
213
214
215
216
217
218
219
220
221
222
223

13.682
16318
15.844
14.156
13.919
16.081
3.6414
2.4142
7.9714
7.4245
5.1535
4.0809
7.8656
7.2316
18.509
22,018
21.078
17.339
19.679
17.924
19.470
22.305
17.435
19.870
18.653
18.044
21.326
19.747
11.491
13.781
16.219
12.661
15.780
14.220
12.076
14.001
15.999
12.565
15.812
14.188
11.347
11.956
13.731
16.269
13.960
16.040
7.9817
10.321
8.9220
10.530
7.6948
10.130
8.6735
10.253
26.931
26.423
32.736

19.237
19.237
19.237
19.237
19.237
19.237
9.1576
6.9983
9.1576
6.9983
9.1576
6.9983
9.1576
6.9983
31.000
31.000
31.000
31.000
31.000
31.000
31.000
25.119
25.119
25.119
25.119
25.119
25.119
25.119
31.000
31.000
31.000
31.000
31.000
31.000
31.000
31.000
31.000
25.119
25.119
25.119
25.119
25.119
25.119
25.119
25.119
25.119
31.000
31.000
31.000
31.000
25.119
25.119
25.119
25.119

2.5684
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224
225
226
227
228
229
230
231
232
233
234
235
236
237
238
239
240
241
242
243
244
245
246
247
248
249
250
251
252
253
254
255
256
257
258
259
260
261
262
263
264
265
266
267
268
269
270
271
272
273
274
275
276
271
278
279
280

32.008
25.113
25.632
28.804
29.463
25.241
23.979
30.320
27.320
7.5066
9.8369
20.594
14.027
20.420
15.108
7.3492
9.6814
19.924
13.471
19.796
14.607
7.7759
9.9078
19.302
13.373
19.137
14.395
2.0964
6.1865
2.0822
6.1624
3.0082
6.7225
21.385
23.955
22.670
24.707
26.578
28.449
20.176
22.469
22.712
21.444
25.788
24.169
9.3419
10.755
17.491
13.300
17.096
13.867
8.2979
8.8199
10.189
10.472
18.095
13.325

2.5684
2.5684

2.5684

4.8390
4.8390
4.8390
4.8390

cocooco

2.5684
2.5684
2.5684
2.5684
2.5684
2.5684
4.8390
4.8390
4.8390
4.8390
4.8390
4.8390

2.5684
2.5684
4.8390
4.8390
11.317
6.9983
9.1576
11.317
9.1576
6.9983
11.317
11.317
6.9983
9.1576
6.9983
9.1576
11.317
11.317
11.317
11.317
11.317
11.317
6.9983
9.1576
6.9984
9.1577
9.1580
9.1562

-5.2928
-4.1148
-4.1785
-3.0050
-3.0453
-1.9014
-3.9507
-4.9503

-2.8559

-9.6842
-4.8415
-10.138
-10.587
-5.0690

-5.2931

-9.4834
-4.6427
-10.042
-10.408
-4.9816
-5.1269
-8.9655
-4.3892
-9.6700
-9.9714
-4.7973
-4.9123
-6.1264
-3.5133
-5.9832
-3.4150
~5.5655
-3.2083
-6.5147
-7.4392
-6.9769

-3.8388

-4.2093
-4.5798
-3.2574
~2.3008
-3.7196
-3.4835
-2.7665
-2.5659
-6.7778
-3.3889
-8.0682
-8.1598
-4.0341
-4.0799
-8.2363
-7.5071
-4.0555
-3.7220
-8.6032
-8.7585
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281
282
283
284
285
286
287
288
289
290
291
292
293
294
295
296
297
298
299
300
301
302
303
304
305
306
307
308
309
310
311

312

313
314
315
316
317
318
319
320
321
322
323
324
325
326
327
328
329
330
331
332
333
334
335

- 336

337

18.698
13.349
18.457
17.776
14.219
14.043
20.239
19.092
23.292
21.225
18.875
22.399
18.229
20.289
9.9182
11.122
16.915
13.263
13,731
16.494
18.796
18.163
21.575
19.835
11.125
11.771
7.7663
9.8147
11.204
11.837
8.4251
10.165
13.654
16.346
13.897
16.103
7.1556
9.1937
6.2262
8.5975
13.682
16.318
13.919
16.081
5.1535
4.0809
7.8656
7.2316
18.509
17.924
21.078
19.470
18.653
18.044
21.326
19.747
11.491

6.9986
6.9970
6.9985
9.1578
6.9977
9.1570
13.508
13.508
13.508
13.508
16.000
16.000
16.000
16.000
13.508
13.508
13.508
13.508
13.508
13.508
19.237
19.237
19.237
19.237
16.000
16.000
16.000
16.000
19.237
19.237
19.237
19.237
16.000
16.000
16.000
16.000
13.508
13.508
11.317
11.317
19.237
19.237
19.237
19.237
9.1576
6.9983
9.1576
6.9983
31.000
31.000
31.000
31.000
25.119
25.119
25.119
25.119
31.000

-9.1370
-9.3628
~4.5432
-4.2889
-4.6323
-4.3546
-6.1865
-3.0932
-3.5929
-2.1732
-6.7117
-4.1232
-3.3558
-24078

.-6.2600

-3.1300
~7.6988
-1.7248
-3.8624
-3.8494
-6.5749
-3.2875
-3.7960
-23047
-6.7117
-3.3558
-4.0754
-2.3971
-6.5749
~3.2875
-3.7960
-2.3047
-1.6323
-7.6323
-3.8161
-3.8161
-3.5945
-2.1899
-3.9691
-2.3882
-1.4767
-14767
-3.7384
-3.7384
-4.5012
-5.0333
-2.7411
-3.0296
-6.0780
-3.0390
-3.5091
-2.1305
-6.3265
-3.1632
-3.6526
-22719
-6.0780
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+ 338
339
340
341
342
343
34
345
346
347
348
349
350
351
352
353
354
355
356
357
358
359
360
361
362
363
364
365
366
367
368

369

370
371
372
373
374
375
376
377
378
379
400
401
402
403
404
405
406
407
408
409
410

411 -

412
413
414

12.076
13.781
16.219
14.001
15.999
11.347
11.956
13.731
16.269
13.960
16.040
8.9220
10.530
8.6735
10.253
29.000
27.294
22.000
27.124
21.147
25.456
25.509
24.370
20.255
24.101
19.935
23.628
8.0000
12.569
17.431
9.7454
13.175
16.825
8.8530
12.898
17.102
10.065
13.268
16.732
1.0000
4.4909
2.8756
12.398
17.102
10.065
13.268
16.732
2.8756
5.8988
4.5284
6.3669
18.375
18.464
18.420
21.750
20.846
21.929

31.000
31.000

* 31.000

31.000
31.000
25.119
25.119
25.119
25.119
25.119
25.119
31.000
31.000
25.119
25.119
31.000
24303
31.000
31.000
24.303
24313
31.000
26.898
31.000
31.000
26.898
26.811
31.000
31.000
31.000
31.000
31,000
31.000
24.303
24.418
24.418
26.898
26.846
26.846
31.000
31.000
31.000
24418
24.418
26.898
26.846
26.846
31.000
31.000
24.304
26.807
36.500
32.833
34.667
36.500
36.500
32.833

-3.0390
-6.9117
-6.9117
-3.4558
-3.4558
-6.3265
-3.1632
-7.1942
-7.1942
-3.5971
-3.5971
-3.5091
-2.1305
-3.6526
-2.2719

12.124
7.0000
10.647
6.0369

9.1012
5.2546
8.5474
49314
12.124
13.787
13.787
9.1012
10.349
10.349
10.647
11710
11.710
8.5474
9.7514
9.7514

7.0000
-11.710

-11.710

-8.5474

. -9.7514

-9.7514
-1.0000
-5.2546
-6.0458
-4.9843
5.8457
6.0006
5.9231

3.3750
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415
416
417
418
419
420
421
422
423

424

425
426
427
428
429
430
431
432
433
434
435
436
437
438
439

441
442
443

445

446
447
448
449
450
451
452
453
454
455
456
457
458
459
460
461
462
463
464
465
466
467
468
469
470
471

21.839
21.001
20.923
17.250
19.500
17.280
17.310
19.619
19.560
17.812
17.887
17.850
19.299
19.502
19.444
11.625
16.172
13.828
12.750
14.250
15.750
12.188
14.039
15.961
12.720
12.690
11.536
11.580
12.150
12.113
14.240
14.230
15.760
15.770
13.797
16.203
13.812
16.188
14.013
14.026
15.987
15.974
8.2500
9.1543
10.500
10.701
8.0711
8.1606
10.440
10.381
8.9994
9.0769
10.498
10.556
18.375
20.846
18.464

34.667
32.833
34.667
36.500
36.500
34.667
32.833
32.833
34.667
36.500
32.833
34.667
36.500
32.833
34.667
36.500
36.500
36.500
36.500
36.500
36.500
36.500
36.500
36.500
34.667
32.833
32.833
34.667
34.667
32.833
34.667
32.833
34.667
32.833
32.833
32.833
34.667
34.667
32.833
34.667
32.833
34.667
36.500
36.500
36.500
36.500
32.833
34.667
34.667
32.833
32.833
34.667
32.833
34.667
36.500
36.500
32.833

3.4197
2.1549
2.1271
-5.8457
-3.3750
-6.0006
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472
473
474
475
476
477
478
479
480
481
482
483
484
485
486
487
438
489
490
491
492
493
494
495
496
497
498
499
500
501
502

503

504

505

506
507
508
509
510
511
512
513

515
516
517
518
519
520
521
522
523
524
525
526
527
528

514

18.420
21.001
20.923
17.812
17.887
17.850
19.299
19.502
19.444
11.625
12.188
16.172
13.828
14.039
15.961
11.536
11.580
12.150
12.113
13.797
13.812
16.203
16.188
14.013
14.026
15.987
15.974
9.1543
10.701
8.9994
9.0769
10.498
10.556
20917
21.333
17.958
20.124
18.167
20.485
27.874
25.060
21.437
26.150
20.030
23.674
19.906
24.812
23.498
23.661
19.331
22.552
12.042
16.027
13.973
11.833
16.100
13.900

34.667
32.833
34.667
36.500
32.833
34.667
36.500
32.833
34.667
36.500
36.500
36.500
36.500
36.500
36.500
32.833
34.667
34.667
32.833
32.833
34.667
32.833
34.667
32.833
34.667

32.833

34.667
36.500
36.500
32.833
34.667
32.833
34.667
43.688
40.094
43.688
43.688
40.094
40.094
36.500
40.737
36.500
36.500
40.737
40.781
36.500
36.500
36.500
39.039
39.039
39.125
43.688
43.688
43.688
40.094
40.094
40.094

-5.9231
-3.4644
-3.4197
-2.9228
-3.0003
-2.9616
-2.0490
-2.1549
<2.1271
-5.8457
-2.9228
-6.6475
-6.6475
-3.3237
-3.3237
-6.0006
-5.9231
-2.9616
-3.0003
-6.8236
-6.7355
-6.8236

' -6.7355

-3.4118
-3.3678
-3.4118
-3.3678
-3.3750
-2.0490
-3.4644
-3.4197
-2.1549
-2.1271

5.1240
2.9583
5.4848
3.1667

11.150
6.4372
8.7118
5.0081
8.4976

4.9061

7.5009
4.3603
5.1240
5.8268
5.8268
5.4848
6.2371
6.2371
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529
530
531
532
533
534
535
536
537
538
539
540
541
542
543

544

545
546
547
548
549
550
551
552
553
554
555
556
557
558
559
560
561
562
563
564
565
566
567
568
569
570
571
572
573
574
575
576
577
578
579
580
581
582
583
584
585

8.5628
12.764
17.236
9.9702
16.749
13.251
10.094
13.296
16.704
10.669
16.518
13.482
9.0833
9.8760
8.6667
9.5152
2.1256
3.8504
4.9405
6.3257
5.1878
6.5024
6.3388
7.4478
28.496
28.873
25.168
25.401
21.748
21.937
26.686
27.014
20.084
20.201
24.007
23.804
8.2520
8.0633
9.9162
9.79%4
12.653
17.347
12.588
17.412
13.192
13.233
16.808
16.767
1.5041
1.1266
33142
2.9858
4.8323
4.5989
5.9926
6.1955
17.114

36.500
36.500
36.500
40.737
40.776
40.776

© 36.500

36.500
36.500
39.039
39.123
39.123
43.688
43.688
40.094
40.094
36.500
36.500
40.737
40,781
36.500
36.500
39.039
39.125
34.723
32.878
34.695
32.856
34,723
32.878
34.731
32.883
34.695
32.856
32.858
34.699
34.723
32.878
34.695
32.856
34.730
34.730
32.882
32.882
32.858
34.699
32.858
34.699
34.723
32.878
34.731
32.883
34.695
32.856
32.858
34.699
44.839
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586
587
588
589
590
591
592
593
594
595
596
597
598
599
600
601
602
603
604
605
606
607
608
609
610
611
612
613
614
615
616
617
618
619

620

621
622
623
624
625
626
627
628
629
630
631
632
633
634
635
636
637
638
639
640
641
642

19.057
17.182
19.278
17.583
18.887
17.698
19.154
12.886
12.417
14.293
15.707
15.883
14.117
12.818
14.271
15.729
12.302
15.922
14.078
10.943
10,722
11.101
10.846
17.958
18.167
20.124
20.485
21.437
20.030
26.150
23.674
19.906
23.498
19.331
22,552
12.042
11.833
16.027
13.973
16.100
13.900
8.5628
9.9702
12.764
17.236
16.749
13.251
10.094
13.296
16.704
10.669
16.518
13.482
9.8760
9.5152
3.8504
6.3257

44.399
40.670
40.450
44510
44318
40.505
40.350
44,839
44.510
44,982
44.982
44.575
44.575
40.670
40.741
40.741
40.505
40.537
40.537
44.399
40.450
44.350
40.350
43.688
40.094
43.688
40.094
36.500
40.737
36.500
40.781
36.500
36.500
39.039
39.125
43.688
40.094
43.688
43,688
40.094
40.094
36.500
40.737
36.500
36.500
40.776
40.776
36.500
36.500
36.500
39.039
39.123
39.123
43.638
40.094
36.500
40.781

2.6095
1.8282
2.7661
1.9776

2.6095

2.9594
2.9594

2.7661
3.1415
3.1415

1.8332

1.9776

-5.1240
-5.4848
-2.9583
-3.1667
-11.150
-8.7118
-6.4372
-5.0081
-8.4976
-4.9061
-7.5009
-4.3603
-5.1240
-5.4848
-5.8268
-5.8268
-6.2371
-6.2371
-11.150
-8.7118
-12.679
-12.679
-9.8675
-9.8675
-8.4976
-9.6631
-9.6631
-7.5009
-8.5892
-8.5892
-2.9583
-3.1667
-6.4372
-5.0081

43



643

645
646
647
648
649
650
651
652
653
654
655
656
657
658
659
660
661
662
663
664
665
666
667
668
669
670
671
672
673
674
675
676
677
678
679
680

6.5024
7.4478
21.748
21.937
26.686
27.014
20.034
20.201
24.007
23.804
8.2520
8.0633
9.9162
9.7994
12.653
12.538
17.347
17.412
13.192
13.233
16.808
16.767
33142
2.9858
5.9926
6.1955
17.583
18.887
17.698
19.154
12.417
15.883
14.117
12.302
15.922
14.073
11.101
10.346

36.500
39.125
34.723
32.878
34.731
32.883
34.695
32.856
32.858
34.659
34,723
32.878
34.695
32.856
34.730
32.882
34.730
32,882
32.858
34.699
32.858
34.699
34.731
32.883
32.858
34.699
44.510
44318
40,505
40.350
44.510
44.575
44.575
40.505
40.537
40.537
44.350
40.350

-4.9061
-4.3603
-11.688
-12.015
-6.7468
-6.9364
-8.8055
-9.0076
-5.2004
-5.0833
~11.688
-12.015
-8.8055
-9.0076
-13.288
-13.662
-13.288
-13.662
-10.243
-10.012
-10.243
-10.012
-6.7468
-6.9364
-5,2004
-5.0833
-2.6095
-1.8282
-2.7661
-1.9776
-2.6095
-2.9594
-2.9594
-2.7661
-3.1415
~3.1415
-1.8332
-1.9776
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EK-4. MODELE KUVVET UYGULANMASI

Sonlu elemanlar modelinde kuvvetin uygulanabilmesi i¢in o noktada diigiim yada
diigiimlerin bulunmasi gerekir. Oysa her kuvvetin uygulama noktasinda bu diigiimler
bulunmamaktadir. Bu nedenle kuvvetin, uygulama noktasinin ¢evresindeki diigiimlere

dagitilmasi lazimdir. Bu amagla kuvvetin diigtimlere dagitimini yapan bir program yazldi.

Program bileske kuvvetin dogrultusunun kafanin merkezinden gegecek sekilde yakinindaki
¢ tane diiglime dagitmaktadir. Dagitilan her kuvvetin X, y, z koordinatlan {izerindeki
bilesenleri olusturuldu. Bileske kuvvetin uygulama noktasi, segilen diigiimlerin
olusturduklan alamin iginde kalmalidir (Sekil 11). Boylece diiglimlerde olusacak momentler
Onlenmis olmaktadir.

uygulama
kuvveti

kafanin merkezi

Sekil 11. Bileske kuvvetin diiglimlere dagitilmasi.
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KUVVETIN DUGUMLERE PROGRAM VASITASIYLA DAGITILMASI

DECLARE SUB A.BILESKE (N, R, X, Y, Z)

DECLARE SUB BKUV (R, X, Y, Z, RX, RY, RZ)

DECLARE SUB C.OKUMA (N, X0, YO, ZO, NOD()

DECLARE SUB D.HAZIRLIK (N, X0, YO, Z0, RX, RY, RZ, AQ), B0, AAQ, R, F())
DECLARE SUB E.TERS.AL (AQ, N, INVA(), NN)

DECLARE SUB F.CARPMA (B(), AQ), AAQ), N, INVA(), F(), BB(), R, NN)
DECLARE SUB G.BILESEN.AYIR (F(), FX(, FY(, FZ(, N, X0, Y0, Z0, NN)

CLS
INPUT "kac node var=?", N
NN =N

REDIM SHARED NOD(N * 2), X(N * 2), Y(N * 2), Z(N * 2)

REDIM SHARED XK(N * 2), YK(N * 2), ZK(N * 2)

REDIM SHARED A(N * 2, N *2), B(N * 2), INVA(N * 2, N * 2), invaX(N * 2), F(N * 4)
REDIM SHARED FX(N * 2), FY(N * 2), FZ(N * 2), BB(N *2), AA(N *2,N * 2)

REDIM SHARED D(N * 2, N *2), DD(N * 2, N * 2), E(N * 2, N * 2), FF(N * 2, N * 2),
invD(N * 2, N * 2)

CALL A BILESKE(N, R, X, Y, Z)

CALL BKUV(R, X, Y, Z, RX, RY, RZ)

CALL C.OKUMA(N, X(), Y0, Z(), NOD()

CALL D.HAZIRLIK(N, X(), YO, ZO, RX, RY, RZ, AQ, B0, AA(), R, F()
CALL E.TERS.AL(A(Q), N, INVA(), NN)

CALL F.CARPMA(B(), A(), AAQ), N, INVA(), F(), BB(), R, NN)

CALL G.BILESEN.AYIR(F(), FX(), FY(), FZ(), N, X0, Y0, Z(), NN)
OPEN "O", 1, "C:\KUVVET.DAT"



FORI=1TON

PRINT NOD(I); "FX="; FX(I)
PRINT NOD(I); "FY="; FY(I)
PRINT NOD(I); "FZ="; FZ(I)

PRINT

PRINT #1, "F,"; NOD(I); ",FX,"; FX(I)
PRINT #1, "F,"; NOD(I); ",FY,"; FY(I)
PRINT #1, "F,"; NOD(I); "FZ,"; FZ(I)
NEXT I

CLOSE 1

END

SUB ABBILESKE (N, R, X, Y, Z)
'bu program bileske kuvveti ve koordinatlarini ekrandan alir
'R bileske kuvvet, X Y Z ise koordinatlari
INPUT "R bileske kuvveti gir=", R
INPUT "X uzakligini giriniz=", X
INPUT "Y uzakligini giriniz=", Y
END SUB

SUB BKUV (R, X, Y, Z, RX, RY, RZ)

'Bu program koordinatlari verilen bir kuvvetin bilesenlerini hesaplar.

"X,Y,Z Rkuvvetin uygulandigi koordinatlar
'R bileske kuvvet
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"RX,RY,RZ bileske kuvvetin bilesenleri

XK=X-15
YK=Y-31
ZK=2Z-0

RX = (R * XK) / 14
RY = (R * YK) / 14
RZ=(R*ZK) / 14

IF XK < 0 THEN RX = ABS(RX)
IF YK < 0. THEN RY = ABS(RY)
IF ZK < 0 THEN RZ = ABS(RZ)

IF XK > 0 THEN RX = -ABS(RX)
IF YK > 0 THEN RY = -ABS(RY)
IF ZK > 0 THEN RZ = -ABS(RZ)

IF XK=0THENRX =0
IF YK=0 THEN RY =0
IFZK=0THENRZ =0

PRINT "RX, RY, RZ="; RX, RY, RZ
END SUB

SUB C.OKUMA (N, X(), Y(), Z(), NOD())

'bu program nodlarin koordinatlarini dosyadan okur

've istenilen bir merkeze gore yeniden duzenler. burada (15,31,0) dir.
'Girdiler: n nod sayisi
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'Ciktilar: X(),Y(),Z() nodlarin koordinatlari

DIM RK(N), PK(N), QK(N)

OPEN "C:\NODE.DAT" FOR INPUT AS 1
FORI=1TON
INPUT #1, RK(T), NOD(I), X(1), Y(D), Z(T), PK(D), QK(D)
NEXT I
CLOSE 1

FORI=1TON

PRINT "NOD(I),X(D),Y(I),Z()=>"; I, "="; TAB(32); NOD(I); TAB(38); X(I); TAB(52);
Y(I); TAB(65); Z(I)

NEXT I

DO: LOOP WHILE INKEY$ = ""

END SUB

SUB D.HAZIRLIK (N, X(), Y(), Z(), RX, RY, RZ, A(), B(), AA(), R, F())
'Girdiler: n nod sayisi, X() nodlarin koordinatlari
'Ciktilar: A() katsilar matrisi, B() matrisin sag tarafi

FORI=1TON
XK(D) = X() - 15
YK(I) =Y(D)-31
ZK(D) = Z(1) - 0
NEXTI

DO WHILE N =3



FORI=1TON
IF I=1 THEN B(I) = RX * 14
IF I =2 THEN B(I) = RY * 14
IF I=3 THEN B() =RZ * 14

NEXTI

EXIT DO: LOOP

DO WHILE N >3

FORI=4TON
F()=R/N
NEXT I

BX=0
FORI=4TON

BX =BX + F(I) * XK(I)
NEXT I

BY =0
FORI=4TON

BY = BY + F(I) * YK(I)
NEXT I

BZ=0
FORI=4TON -

BZ =BZ + F(I) * ZK(I)
NEXT I

FORI=1TO3
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IF I =1 THEN B(I) = (RX * 14 - BX)
IF 1=2 THEN B(I) = (RY * 14 - BY)
IF I =3 THEN B(I) = (RZ * 14 - BZ)
NEXT I

EXIT DO

LOOP

FORI=1TO3
FORJ=1TO3

DO WHILE I =1

A(L J) =XK(J)

IF XK(J) = 0 THEN A(L J) = .00001
EXIT DO

LOOP

DO WHILE I =2

A(L, 1) =YK()

IF YK(J) = 0 THEN A(L J) = .00001
EXIT DO

LOOP

DO WHILE I =3

A(L ) = ZK(Q)

IF ZK(J) = 0 THEN AL J)=.00001
EXIT DO

LOOP
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PRINT " H; I; ","; J‘; ")"’ A(I, J’)
AA(L J)=A(LJ)

NEXT J
PRINT, , "B("; ,'")", B(D
NEXT I
DO: LOOP WHILE INKEYS = ""
END SUB

SUB E.TERS.AL (A(), N, INVA(), NN)

'bu program matrisin tersini alir

'n matrisin derecesi, A() tersi alinacak matris, invA() tersi alinmis matris.

N=3
max = ABS(A(1, 1))

FORI=1TON
FORJ=1TON
IF ABS(A(L J)) > max THEN max = ABS(A(, 1))
NEXT J
NEXT I

eps = max / 1E+10

FORI=1TON
FORJ=1TON
IFI=JTHENA(L N +J)=1ELSEA(L N+])=0
NEXT J
NEXT I
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FORJ=1TON
IF ABS(A(J, T)) < eps THEN
cik=0
FORI=JTON
IF ABS(A(, J)) >= eps THEN
FORK=JTON
A(J,K) =A(J,K) + A(LK)
I=N
ckk=1
NEXTK
END IF
NEXT I
IF cik = 0 THEN PRINT "matrix is nonsingular": END

END IF

C=A®,J)
FORK=JTO2*N

AU, K)=A(,K)/C
NEXT K

FORI=1TON
IF I < J THEN
C=-A())
FORK =JTO2 *N: A(I, K) = A(L, K) + C * A(J, K): NEXT K
END IF
NEXT I
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NEXTJ

FORI=1TON
FORJ=1TON
INVA(L J)=A(L, N +J)
NEXT J

NEXT I

PRINT
FORI=1TON
FORJ=1TON
PRINT "invA(L, J)="; INVA(L J)
NEXT J
NEXT I
PRINT

END SUB
SUB F.CARPMA (B(), A(), AAQ), N, INVA(), F(), BB(), R, NN)
N =NN

PRINT "N=", N

FORI=4TON
F()=R/N

PRINT "F("; I; ") ="; F(I)
NEXT]I
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FORI=1TO3

F()=0

FORJ=1TO3

F(I) = F(I) + INVA(L, J) * B(J)
NEXT J, I

FORI=1TO3

BB(I)=0

FORJ=1TO3

BB(D) = BB(I) + AA(L, J) * F(})
NEXT J, 1

PRINT "*¥*#dxdetk® matrisin cozumden sonraki ve onceki sag taraflari *#doksksskoksskn

FORI=1TO3

PRINT "BB("; T; ") ="; BB(D); TAB(45); "B("; ;") ="; B(D
NEXT I

DO: LOOP WHILE INKEY$ = ""

PRINT "**¥*¥*¥* matrisin carpimdan sonraki istenilen cozumleri ****#¥x"

PRINT

FORI=1TON

PRINT "F("; I; ") ="; E()
NEXT I

DO: LOOP WHILE INKEYS$ = ""
PRINT

END SUB



KOMPOZIT FEMUR PROTEZININ SONLU ELEMANLAR

TEKNIGIYLE TASARIMI

ibrahim CAYIROGLU
OZET

Insanlarn kalca baglantilarinda kullanilan kompozit femur protezinin (femoral
komponent) boyun kismi zayif kalmaktadir. Bu ¢aliymada protezin boyun kismi
yeniden tasarlandi. Protezin boyun kismmmm 3-D sonlu elemanlar modeline
giinliik aktivitelerden dolayr insan kalcasinda olusan yiikler uyguland
Malzemenin yorulma sinir1 dikkate alinarak en kritik yiikleme sartlan altinda

boyun kismi yeniden sekillendirildi.



DESIGN OF A COMPOSIT FEMUR PROSTHESIS BY USING FINITE
ELEMENT TECHNIQUE

Ibrahim CAYIROGLU

ABSTRACT

A new polymeric composite hip joint prosthesis seems to be weak in the spigot.
In this study, the spigot of the composite prosthesis is redesigned. Loads due to
daily activities were applied on 3-D finite element models. The spigot was
reshaped under the most critical loading conditions, considering the fatigue limit

of the material.



SUB G.BILESEN.AYIR (F(), FX(), FY(), FZ(), N, X(), Y(), Z(), NN)

IF NN >3 THENN=NNELSEN=3

FORI=1TON
XKD = X(I) - 15
YK(D) = Y(I) - 31
ZK(D=ZD-0
NEXT I

FORI=1TON

FX(I) = (F(I) * XK(I)) / 14
FY(I) = (F() * YK()) / 14
FZ(I) = (F(I) * ZK(D)) / 14
NEXT

FORI=1TON

IF XK(I) < 0 THEN FX(I) = ABS(FX(D))
IF YK(I) < 0 THEN FY(I) = ABS(FY())
IF ZK(I) < 0 THEN FZ(I) = ABS(FZ(I))

IF XK(I) > 0 THEN FX(I) = -ABS(FX(I))
IF YK(I) > 0 THEN FY(I) = -ABS(FY(I))
IF ZK(I) > 0 THEN FZ(I) = -ABS(FZ(I))
PRINT "FX, FY, FZ="; FX(I), FY(I), FZ(I)
NEXT I

PRINT

END SUB
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