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ÖZET 

Estetik Bölgede Kullanılan Farklı Hibrit Abutment ve İmplant Üstü                     

Kronlarda Oluşan Stres Dağılımının 3 Boyutlu Sonlu Elemanlar Analizi İle 

Değerlendirilmesi 

Amaç: Lityum disilikat, polimer infiltre hibrit seramik (PICN), polieter-eter-

keton (PEEK), monotilik zirkonya materyallerinden üretilen hibrit abutmentler ile lityum 

disilikat implant üstü kronların; implant, ti-base abutment, hibrit abutment, kron , implant 

çevresindeki kortikal kemik ve trabeküler kemikte oluşturdukları en yüksek çekme, 

basma ve von Mises stres miktarları ve dağılımlarının sonlu elemanlar stres analizi 

yöntemiyle incelenmesi ve karşılaştırılması amaçlanmıştır.  

Materyal Metod: Bone level 3.75 x 10 mm implant ve titanyum base abutmentın, 

orijinal implant formuna sadık kalınarak bilgisayar ortamında üç boyutlu modelleri 

oluşturulmuştur. Maksiller anterior sağ santral diş bölgesine titanyum base abutment 

üzerine gelen hibrit abutment ve kron modellemeleri hazırlanmıştır. Titanyum base 

abutmentın 2 dişeti seviyesi yüksekliği ve 4 restoratif materyalin (monolitik zirkonya, 

lityum disilikat cam seramik, polimer infiltre hibrit seramik ve polieter-eter-keton) 

kombinasyonları kullanılarak 8 farklı model oluşturulmuştur. Üst yapı materyali olarak 

ise tüm modellerde lityum disilikat cam seramik kullanılmıştır. İmplant ve kemik yapı 

arasındaki bağlantı %100 osteointegrasyon olarak kabul edilmiştir. Modeller üzerine 

kronun singulumundan implantın uzun aksına 135º açı ile 114.6 N’luk oblik yükler 

uygulanmıştır. İmplant, titanyum base abutment, hibrit abutment ve kron üzerindeki stres 

dağılımları von Mises stres değerlerine göre, kortikal ve kansellöz kemik üzerindeki stres 

dağılımları ise maksimum ve minimum asal gerilim değerlerine göre incelenmiştir. 

Bulgular: İmplant, kortikal ve kansellöz kemikte meydana gelen stres 

dağılımlarının hibrit abutment materyalinin farklı olmasından etkilenmediği görülmüştür. 

Titanyum base abutmentların dişeti yüksekliğinin artmasıyla implantlar üzerinde oluşan 

von Mises stres değerlerinin azaldığı gözlenmiştir. Hibrit abutmentlar arasında ise 

monolitik zirkonyanın en yüksek von Mises stres değerleri gösterdiği gözlenirken 

PEEK’in en düşük stres değerleri gösterdiği tespit edilmiştir. PICN materyallerin ise diğer 

materyallere göre kronlar üzerinde en düşük stres değerleri oluşturduğu saptanmıştır. 

Tüm bu veriler eşliğinde, elastik modülüsü yüksek materyallerin titanyum base abutment 

basamağında daha düşük stres değerleri oluşturduğu sonucu ortaya çıkarılmıştır. 

Sonuç: Hibrit abutment materyallerinin değişmesinin implant, abutment, çevre 

kemik doku üzerindeki stres dağılımını değiştirmediği tespit edilmiştir. Abutmentların 

dişeti seviyelerindeki değişimlerinin stres dağılımları üzerinde etkili olduğu saptanmıştır. 

Anahtar Kelimeler: Hibrit abutment, Sonlu elemanlar stres analizi, Titanyum 

base.  
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ABSTRACT 

Evaluation of Stress Distribution of Different Hybrid Abutments and Implant 

Supported Restorative Crowns Used in Esthetic Region by Three-Dimensional 

Finite Element Analysis 

Purpose: The aim of this study was to investigate and compare the maximum 

tensile, compression and von Mises stress levels caused by hybrid abutments produced 

with lithium disilicate, polymer infiltrated hybrid ceramic (PICN), polyether-ether-ketone 

(PEEK), monolithic zirconia and implant-supported e.max crowns. Hence, it’s aimed to 

evaluate distributions of these stresses on the implant, ti-base abutment, hybrid abutment, 

crown, implant, cortical bone and trabecular bone. 

Material and Methods: Bone level, 3.75 x 10 mm implants and titanium base 

abutment were created in three dimensional models on the computer by adhering to the 

original implant form. Hybrid abutment and crown modeling on titanium base abutment 

were prepared for the maxillary anterior right central incisors region. 8 different models 

were created by combining 2 gingival level high titanium base abutment and 4 restorative 

materials (monolithic zirconia, lithium disilicate glass ceramic, polymer infiltrating 

hybrid ceramic and polyetheretherketone). Lithium disilicate glass ceramic was used as 

crown material. The connection between the implant and the bone structure was accepted 

as 100% osteointegration. 114.6 N oblique loads were applied to the long axis of the 

implant at 135º angle over the cingulum of the restorative crown on the models. Stress 

distributions on implant, titanium base abutment, hybrid abutment and crowns were 

examined according to von Mises stress values, and stress distribution on cortical and 

cancellous bone were examined according to maximum and minimum principal stress 

values. 

Results: The stress distribution of the implant, cortical and cancellous bone was 

not affected by the differentiation of the hybrid abutment material. It was observed that 

the increase in gingival height of the titanium base abutments decreased the von Mises 

stress values of the implants. Among the hybrid abutments, monolithic zirconia showed 

the highest von Mises stress values, whereas PEEK showed the lowest stress values. PICN 

materials were found to have the lowest stress values on crowns compared to other 

materials. In the light of all these data, it was concluded that high elastic modulus 

produced lower stress values on the margin of titanium base abutment. 

Conclusion: It has been determined that the change of restorative crown material 

does not alter the stress distribution on implant, abutment and surrounding bone tissue. 

Changes in gingival levels of abutments were found to be effective on stress distribution. 

Key Words: Finite element analysis, hybrid abutment, titanium base. 
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DOF : Degree of freedom 
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1. GİRİŞ 

İmplant destekli sabit protezler uzun dönemli başarıları, fonksiyonu sağlamaları, 

biyolojik ve mekanik olarak avantajlarından dolayı son yıllarda popüler klinik 

uygulamalar arasındadır.1-6 Bu başarının elde edilmesi ve uzun dönem sürdürülebilmesi 

için en uygun biyomekanik koşullar sağlanmalıdır.7, 8 İmplantlar ve doğal dişler arasında 

gösterdikleri biomekanik davranışlar açısından farklılıklar mevcuttur. İmplantlar 

çevresinde, doğal dişlerde mevcut olan periodantal ligament bulunmadığından dolayı 

direkt olarak kemikle temas halindedirler.8, 9 Bu nedenle okluzal kuvvetler çevreleyen 

kemik yapısına direkt olarak iletilir.10, 11 Bu ilişki çevre kemik ve implant üzerindeki stres 

dağılımını etkiler ki bu da implantın başarısı üzerindeki majör faktördür.12 Stres ya da 

enerjinin transferi kemik ile implant arasındaki yüklemenin yönüne13, implantın dizaynı 

ve materyal karakteristiği ya da restoratif kron materyalinin dizaynına ve materyal 

özelliklerine bağlı olarak etkilenmektedir.14 Periodontal ligamentin implant kemik ara 

yüzünde olmamasının sonucu olarak propriosepsiyon azalır ve bu azalma restorasyonlar 

üzerindeki aşırı kuvvetler ve buna bağlı olarak dental porselendeki chipping14 metal ya 

da zirkonya altyapılı14, 15 implant üstü protezlerde16-18 yaygın olarak görülür. İmplant-

kemik ara yüzü daha az reziliense sahiptir ya da hiç mikro hareketlilik yoktur, konsantre 

yük dağılımı kemik rezorpsiyonuna sebep olur ve implant kaybıyla sonuçlanmaktadır.19 

Bu yüzden olabilecek aşırı yüklemelerden kaçınılmalıdır.20 Rezin içerikli restoratif 

materyaller implant ve kemik üzerindeki stres değerlerinin azalmasını sağlamaktadırlar.21 

Günümüzde CAD-CAM (Computer Aided Design/Computer Aided Manufacture) 

sistemlerinin kullanımlarının artması, hasta başında kazıma yapılabilinen materyallerin 

yeni gelişmelerine önderlik etmektedir. Bu materyallere son dönemlerde tanıtılan rezin-

matris seramikler22 gibi yüksek seramik içerikli organik bir matristen oluşur.23 Resin 

nanoseramikler (Lava Ultimate; 3M ESPE, Cerasmart; GC Corp) ve polimer infiltre 
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hibrid seramik materyalleri (Vita Enamic; Vita Zahnfabrik) gibi birçok rezin matriks 

seramik materyali kullanımdadır.23-26 Bu yeni CAD-CAM materyallerinin chipping ve 

kırılmaya25 karşı dayanıklı olmasıyla birlikte çiğneme kuvvetlerini absorbe etmektedir.24, 

26 

3 boyutlu sonlu elemanlar analizi implant kemik arayüzü gibi kompleks 

geometriye sahip yapılarda stres dağılımının değerlendirilmesi için analitik bir 

çözümdür.27, 28 Sonlu elemanlar analizi, çiğneme kuvvetlerinin implant ve periferal kemik 

üzerindeki etkisini tahmin etmede yıllardır kullanılan bir yöntemdir.7 Farklı sonlu 

elemanlar stres analizleri, eğilebilir (titanyum implant ve abutment) ve kırılgan (kortikal 

kemik ve kansellöz kemik) materyaller üzerinde yürütülmüştür. Sonlu elemanlar stres 

analizi kullanılan birçok çalışmada farklı restoratif ya da protetik materyaller19, 20, 29-33 ve 

abutment materyallerinin34-36 implant ve kemik üzerinde oluşturdukları stres 

dağılımlarının etkileri incelenmiştir. 

Bu tez çalışmasında; implant sistemine ait titanyum-base abutment üzerine 

yerleştirilen lityum disilikat, polimer infiltre hibrid seramik (PICN), polieter-eter-keton 

(PEEK), monotilik zirkonya materyallerinden üretilen hibrid abutmentler ve lityum 

disilikat implant üstü kronlarda; implant, ti-base abutment, hibrid abutment, kron, implant 

çevresindeki kortikal kemik ve trabeküler kemikte oluşan en yüksek çekme, basma ve 

von Mises stresleri miktarlarının ve dağılımlarının sonlu elemanlar stres analizi (SESA) 

yöntemiyle incelenmesi ve karşılaştırılması amaçlanmıştır. 

Bu tez çalışmamızın hipotezinde; PICN materyallerinin kırılma ve chipping’e 

karşı dayanıklıkları ve çiğneme kuvvetlerini absorbe etme özelliklerinden dolayı, Vita 

Enamic materyalinden yapılan hibrit abutmentların, implant ve çevre kemik üzerinde 

oluşturduğu stres değerlerinin daha az olacağı düşünülmektedir. Biyomekanik prensipler 

göz önünde bulundurulduğunda titanyum base abutmentların dişeti yüksekliklerinin 
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artmasıyla çiğneme kuvvetlerini kendinde toplayarak implant ve çevre kemik üzerinde 

meydana gelen stres miktarını azaltacağı düşünülmektedir. 
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2. GENEL BİLGİLER 

2.1. Dental İmplant 

2.1.1. Dental İmplant Tanımı 

İmplant sözcüğü Latince “in: içerisine, içerisinde” ve “planto” ekme, dikme, 

yerleştirme, gömme” anlamına gelen kelimelerin birleşimiyle meydana gelmiştir. 

Fonksiyon sağlamak amacıyla uygun bir yere yerleştirilen organik veya inorganik cisme 

verilen isimdir. 

İmplant, kelime anlamı olarak, alloplastik materyal, ilaç veya doku gibi 

materyallerin, alıcı bireyin vücuduna aşılanması veya yerleştirilmesi anlamına 

gelmektedir.37 Dental implant ise mukoza veya periost tabakası altına, kemiğin üstüne 

veya içerisine yerleştirilen; sabit veya hareketli dental protezlerin retansiyonunu 

sağlamak veya arttırmak amacıyla uygulanan; alloplastik materyalden yapılmış protetik 

aygıtlardır.38-40 

2.1.2. Dental İmplant Tarihçesi 

Dental implantasyonun tarihi binlerce yıl öncesine kadar gitmektedir. Arkeolojik 

kazılar sonucunda üst çene ve alt çeneye deniz kabuğu, taş, tahta parçası ve metallerden 

diş şekline getirilmiş parçaların yerleştirildiği, ilk dental implant uygulamalarına sahip 

kafa iskeletleri bulunmuştur.41 Yapılan antropolojik keşiflerde; insan ve hayvan dişleri, 

kemik parçaları, fildişi ve inciyi içeren homolog veya alloplastik materyallerden kayıp 

dişlerin yerine konması girişimlerinin çok erken dönemlere dayandığını göstermektedir.42 

Modern anlamda dental implantların tarihine bakıldığında, geçen yüzyılın sonları 

ve bu yüzyılın başlarına kadar olan gelişmelerin, çoğunlukla transplantasyon ve re-

implantasyon şeklinde olduğu görülmektedir. Fakat transplantasyon ve re-implantasyon 

işlemlerinin başarısız olması, implantasyon yaklaşımını gündeme getirmiştir. 
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Malzeme ve tekniğin gelişmesiyle 1860‘larda Lister, aseptikten; 1902‘de 

Lambotle, tantalden; 1912‘de Sherman, paslanmaz çelikten ve 1936‘da Venable, kobalt 

alaşımından implant üretmiştir. 1937‘de polimetilmetakrilat, 1939‘da Strock‘un 

kullandığı vitallium (uzun dönemde başarılı olan ilk implant Cr-Co-Mo alaşımı), 1951‘de 

Leventhal‘in kullandığı titanyum, 1960‘larda grafit, camsı ve prolitik karbon, 1962‘de 

Smith‘in kullandığı alüminyum oksit seramik, 1965‘de osseointegrasyon kavramı ile ilk, 

Branemark‘ın kullandığı saf titanyum implant materyali olarak kullanılmıştır.42 

Branemark 1960’ların sonlarında, osseointegrasyon fenomenini tanımlamış ve 

canlı kemik dokusu ile yük altındaki implantın yüzeyi arasında direkt yapısal ve 

fonksiyonel bağlantı olarak adlandırmıştır.43-45 Osteointegrasyon tanımı daha sonra Zarb 

ve Albrektsson46 tarafından “Alloplastik materyallerin klinik olarak asemptomatik ve rijit 

bir sabitlenmeyle, fonksiyonel yükleme sırasında kemik içinde devamlılığını koruması” 

olarak tanımlanmıştır.43-45, 47-49 Osseoentegrasyon kavramıyla birlikte, titanyum 

implantların, birinci jenerasyonu olan makineyle işlenmiş düz yüzeyli implantlar, daha 

sonra ise ikinci jenerasyon olan implantlar geliştirilmiş ve yüzey özellikleri üzerine 

çalışılmaya başlanmıştır.50-52 

Gelişmeye devam eden titanyum implantlar, implant destekli protezlerde sıklıkla 

tercih edilmektedir.51, 52 Dental implantların kullanımının artmasının sebepleri olarak 

aşağıdakiler sayılabilmektedir.53 

• Yaşlı nüfusunun uzayan yaşam süresi 

• Yaşlanmaya bağlı diş kayıplarının artması 

• Sabit bölümlü protez tedavisine kıyasla tek diş implant uygulamalarının 

başarısının artması 

• Tam dişsizliğin anatomik sonuçları 

• Hareketli protezlerin performanslarının yetersizliği 
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• Hareketli bölümlü protez tedavisinin negatif etkileri 

• Diş kaybının psikolojik sonuçları ve yaşlanmakta olan nüfusun ihtiyaçları 

• İmplant destekli protezlerle elde edilen uzun süreli olumlu sonuçlar 

• İmplant destekli protezlerin birçok avantajlarının bulunması 

Albrektsson, Branemark ve Zarb implant başarı kriterlerini yeniden 

tanımlamışlardır. Daha önceki başarı kriterlerine ek olarak mobilite, radyolusensi, 

vertikal kemik kaybında düşük değerler, semptom varlığı gibi durumların 

değerlendirilmesi gerektiğini belirtmişlerdir.48, 49 

 Mobilite 

 Ağrı, yabancı cisim hissi, hissizlik gibi bulgular 

 İmplant çevresinde supurasyonla birlikte enfeksiyon 

 İmplant çevresinde devamlı radyolusent radyografik görüntü 

 5 mm’den fazla sondlama derinliğine sahip diş eti cebi 

 Sondlama sırasında kanama 

 İlk yıldan sonra yıllık 0.2 mm’den fazla kemik kaybı implant başarısızlığını 

göstermektedir.6, 54-60 

2.1.3. Dental İmplant Sınıflandırması 

Dental implantlar uzun yıllardan beri tasarımlarına göre sınıflandırılmaktadır. 

İmplant tasarımları implantların cerrahi olarak yerleştirilme tekniğine göre 

adlandırılmaktadır. Son 50 yıldır subperiostal, tranosteal, endoosseal yerleşimli olarak 

kullanılmaktadır. Diğer implant sistemlerinde artmış enfeksiyon riski sebebiyle 

günümüzde endoosseal implantlar kullanılmaktadır.61 Günümüzde çoğunlukla endosteal, 

solid, silindirik, düz veya vida tasarımlı implantlar kullanılmaktadır.62 Endoosseal 

implantlar da doku ile ilişkilerine göre kemik seviyesinde (bone-level) ve doku 

seviyesinde (tissue-level) olmak üzere iki gruba ayrılırlar.39, 48 
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2.1.3.1. Kemik Seviyesi ( Bone-Level) İmplantlar 

Kemik seviyesinde (bone-level) implantlarda platform, kemik seviyesinde 

konumlanmaktadır. Bu implantlar kemik içerisinde derine gömüldükleri için herhangi bir 

metalik yüzey görünmemektedir. Bu da implantın hem estetik bölgede hem de posterior 

bölgede kullanımına avantaj sağlamıştır. İmplant yüzeylerindeki güncel gelişmeler ve 

implantın kortikale yakın kısmında konumlanan mikroyivler sayesinde kemik 

bağlantısında artış olmuş ve buna bağlı olarak krestal kemik yapısı daha stabil hale 

gelmiştir.48 

2.1.3.2. Doku Seviyesi (Tissue-Level) İmplantlar 

Doku seviyesi (tissue-level) implantlar, pürüzsüz titanyum yüzeyden oluşan bir 

boyuna sahiptirler. İmplantların platformu genellikle kemik seviyesinin yukarısında 

konumlanmaktadır. Bu implantların en önemli avantajı, boyun bölgesindeki pürüzsüz 

yüzeyin, biyolojik aralık genişliğini doldurarak krestal kemikte rezorbsiyonu 

engelleyecek boyutta olmasıdır. En önemli dezavantajı ise, implantın metal yakasının 

estetik olmayan bir görüntüye yol açması ve ince fenotipli gingival dokudan yansımasıdır. 

Fakat posterior bölgelerde, hem estetik alan içinde yer almamalarından hem de gülüş ve 

konuşma sırasında görülmemelerinden bu implantlar kullanılabilmektedirler.48 

2.1.4. Dental İmplant Endikasyonları 

Günümüzde, neredeyse bütün dişsizliklerin implant üstü protetik restorasyonlarla 

tedavileri yapılabilmektedir. Bazı sağlık durumları implant başarısı üzerinde rol 

oynamaktadır. İmplant başarısı etkileyen birçok lokal ve sistemik faktör bulunmaktadır.48, 

61 

Genel olarak aşağıdaki kriterler implant üstü protezlerle tedaviler için yeterli 

olmaktadır. 

 Tam ve kısmi dişsiz hastalar, 
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 Çene ve yüz defektleri, 

 Aşırı rezorbe kret ile karakterize tam diş eksiklikleri, 

 Hareketli bölümlü protez kullanımında güçlük çeken hastalar,  

 Hareketli protez kullanmayı reddeden hastalar, 

 Dişlerini prepare ettirmek istemeyen hastalar, 

 Oldukça uzun boşluk içeren sabit protez hastaları, 

 Herhangi bir dişsiz sahada veya tam protezin oturduğu yumuşak dokularda 

meydana gelen ciddi değişiklikler, 

 Oral kas koordinasyonu bozuk olan hastalar, 

 Protezin stabilitesini bozan, parafonksiyonel alışkanlıkları olan hastalar, 

 Tam protezlerden fazla beklentisi olan hastalar, 

 Aşırı kusma refleksi olan hastalar, 

 Sayısı ve konumu yetersiz destek diş mevcudiyetinde,  

 Tek diş eksikliğinde, 

 Geleneksel yollarla tedavi edilemeyen hastalar, 

 Kalan diş sert dokularının korunması geleneksel tedavilerden daha avantajlı 

olan hastalar, 

 Geleneksel tedavilere göre daha iyi fonksiyonel sonuç elde edilecek hastalar.48, 

61  

İmplant endikasyonlarını kısıtlayan durumlar: 

 Uyumsuz hasta, 

 Yetersiz ağız hijyeni, 

 Yetersiz kemik desteği, 

 Kemik, oral mukoza veya periodontal dokuları ve iyileşmeyi ve implantın 

başarısını etkileyen spesifik rahatsızlıklar, 
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 Bruksizm, 

 Makroglossi, kserostomia gibi diğer sistemik rahatsızlıklar, 

 Sigara, alkol kullanımı, 

 Kemoterapi altındaki hastalar, 

 Bifosfonat kullanan hastalar olarak sıralanabilmektedir.48, 61  

2.1.5. Dental İmplant Kontrendikasyonları  

 Uygun olmayan kemik yapısı, 

 Radyoterapi alan hastalar,  

 Tümör eksizyonu sonrasındaki evre, 

 Metabolizmayı ciddi anlamda etkileyen hastalıklar (kalp ve dolaşım 

hastalıkları, böbrek, akciğer, kemik ve bağ doku hastalıkları), 

 Zayıf immün sistem ve hematolojik sistem hastalıkları, 

 Mental kontrendikasyonlar, 

 Çene kemiklerinde yetersiz gelişme, 

 Hastanın tatmin edilemeyecek estetik beklentileri varsa implant 

kontrendikedir.61 

2.1.6. Dental İmplant Avantajları 

Kron köprü gibi sabit protez ve tam dişsiz ya da parsiyel dişsiz çenelere uygulanan 

hareketli protez uygulamalarına göre aşağıda belirtilen bazı avantajları bulunmaktadır.53 

• Dikey boyutun korunması ve devamının sağlanması 

• Yüz estetiği ve kas tonusunun korunması 

• Fonasyonun daha iyi olması 

• Okluzyonun daha iyi olması 

• Proprioseptif duyunun kısmi kazanımı sayesinde çiğneme fonksiyonu daha iyi 

hale gelmektedir. 
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• Dokulardan ekstra destek almaya gerek kalmadığından protez hacimlerinde 

azalma sağlanabilmektedir. 

• Stabilite ve retansiyonun daha iyi sağlandığı hareketli protezlerin yapılabilmesi 

• Hastaların daha retantif protezlere sahip olmalarına bağlı olarak özgüvenlerinin 

artması 

 İmplant üstü sabit restorasyonlar estetik ve fonksiyonel olarak hastanın doğal 

dişi gibi hissedilmektedir. 

 Hastalar tarafından kabul edilebilir sabit ve yeterli bir retansiyona sahiptir. 

 İmplantlar çevre kemik hacminin korunabilmesine katkıda bulunmaktadır. 

 Tek diş eksikliklerinde komşu dişlerde herhangi bir preparasyon 

gerektirmemektedir. 

 Sistemik ya da lokal kontrendikasyon bulunmadığında iyi ya da çok iyi bir 

prognoza sahiptir. 

 Uzun ömürlü bir tedaviye olanak sağlamaktadır.51, 61 

2.1.7. Dental İmplant Dezavantajları 

İmplantlar yerleştirilmeleri aşamasında cerrahi işleme gerek duymaktadır. İmplant 

cerrahisi sırasında, anestezi, insizyon, implant yuvası hazırlama, sütür işlemleri 

aşamalarında cerrahi komplikasyonlarla karşılaşılabilmektedir. Maksilla da sinüs 

boşluğu, burun boşluğu gibi, mandibula da inferior alveolar sinir gibi anatomik oluşumlar 

implant cerrahilerini komplike hale getirmektedir. İmplantların yerleştirilmesinden sonra 

osteointegrasyon aşamasının beklenmesi hastalar için zaman kaybı olarak 

değerlendirilmektedir. İki aşamalı implantasyonda hastalar ek cerrahi bir operasyona 

ihtiyaç duymaktadır.51, 61 
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2.1.8. Osteointegrasyonu Etkileyen Faktörler 

Osteointegrasyon esasen histolojik bir tanım olarak karşımıza çıkmaktadır. 

Klinikte pratiğinde ise implant ve kemiğin birbirleriyle sıkıca kaynaşması ve mobilite 

olmaması durumu yani rijit fiksasyon durumu olarak tanımlanmaktadır. 

Genel olarak osteointegrasyonu etkileyen faktörler 

1. İmplant materyali 

2. Kemiğin kalite ve kantitesi 

3. İmplantın yüzey özellikleri  

4. İmplantın tasarımı  

5. Kullanılan cerahi teknik  

6. İmplantın yükleme zamanları ve yükleme koşulları olarak sıralanmaktadır.48  

2.1.9. Dental İmplantlarda Biyomekanik Prensipler 

Biyomekanik, canlı sistemlerdeki yapılara uygulanan kuvvetlere karşı biyolojik 

dokuların verdikleri cevaplarla ilgilenen bilimdir. Biyomekanik, biyolojik sistemlerin 

yapısal-işlevsel ilişkisini açıklamak için mühendislik kurallarının ve yöntemlerinin insan 

vücuduna uygulanması ve dokular tarafından verilen cevabın değerlendirmesinde 

kullanmaktadır.5, 48, 63 Dental biyomekaniğe baktığımız da ise ağız içi yapıların (dişler, 

kortikal kemik, kansellöz kemik gibi) sahip oldukları biyomekanik dayanım ile dental 

restorasyonlar arasında fiziksel kuvvetler altındaki ilişkiyi ifade etmektedir.5, 38 

Dental implantların en önemli görevi fonksiyon sırasında çok çeşitli şiddet ve 

yönlerdeki kuvvetleri destek dokulara dağıtmaktır.64 İmplant tedavisinin başarısı, var olan 

kemiğin, implant üst yapıları ile yükleme koşullarının, fizyolojik sınırlarda tutulmasıyla 

korunması, implantlar ve destekledikleri protezlerin bu yüklere direnç göstermesi ve 

biyomekanik şartlar altında bütünlüğünün devamına bağlıdır.53 Doğal dentisyon ve 

implantlar arasında yapısal olarak farklılıklar mevcuttur. Bu farklılık doğal diş köküyle 
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alveolar kemik arasında bulunan periodontal ligamentin implant çevresinde 

bulunmamasıdır. Osteointegre bir implant ile kemik dokusu doğrudan temas 

halindedirler.8, 51 Periodontal ligament, doğal dişlere dokuların izin verdiği ölçüde 

belirgin bir horizontal ve yatay hareketlilik sağlarken osteointegre bir implant kemik 

içerisinde neredeyse hareketsizdir. Doğal dişler kuvvetler altında 100 μm kadar yer 

değiştirme yeteneğine sahipken, dental implantlar ise 10 μm kadar bir esneme 

kabiliyetine sahiptir.9, 51 Doğal dişlere gelen kuvvetler periodontal ligament tarafından 

yükten bağımsız bir şekilde destekleyici kemiğe iletilerek dağıtılır ve diş kuvvetler 

karşısında kendini korumuş olur. 

Dental implantlar da periodontal ligament olmaması sebebiyle okluzal yükler 

doğrudan kemik üzerine iletilmektedir. Bu yüzden implantlar üzerine gelen okluzal yük 

değerleri normal yüklerden daha fazla olmaktadır. Protezlere gelen yüklerin, tüm 

implantlar üzerinde ideal yük dağılımını sağlamak için maksilla mandibular okluzal ilişki 

çok iyi ayarlanmalıdır.51 İmplantlarda osteointegrasyon sağlandıktan sonra meydana 

gelen başarısızlıklar, genellikle hastaların oral hijyen yetersizlikleri ve biyomekanik 

faktörlerden etkilenmektedirler.7, 8, 29, 51 İmplantlardan kemiğe iletilen kuvveti etkileyen 

faktörler aşağıda sıralanmıştır.65 

 Yükleme doğrultusu ve şiddeti 

 İmplant ve protezin materyal özellikleri 

 İmplant yüzey özellikleri 

 İmplant-kemik ara yüzeyi 

 Kemik tipi ve özellikleri 

 İmplantların makrotasarımı 

 İmplant sayısı 



13 

2.1.8.1. Yükleme Doğrultusu ve Şiddeti 

İmplantlar üzerine gelen kuvvetler, implantın dental arktaki pozisyonuna bağlı 

olarak değişmektedir. Posterior bölgedeki implantlar, daha yüksek çiğneme kuvvetlerine 

maruz kalırlar ve bu sebeple yüksek risk altındadırlar. İmplant üstü protez tipi de implant 

üzerine gelen yüklerin doğrultusu üzerinde etkili olabilmektedir. Simante 

restorasyonların aksine vidalı restorasyonlarda eksen dışı yükler oluşabilmekte ve eksen 

dışı yükler bükülme momentlerini arttırmaktadırlar.8, 53 

İmplant destekli protezlerde fonksiyon esnasında oluşan mekanik kuvvetler protez 

bileşenleri ve abutmentlar aracılığı ile implantlara iletilmekte oradan da kemik-implant 

ara yüzeyinde yeniden şekillenme süreci üzerinde rol almaktadır.8 Kemik, aynı 

doğrultuda ve aynı yönde iki kuvvetin cismi etkilemesiyle oluşan basma kuvvetlerine 

karşı dayanıklıyken; cismin bir bölümünü kaymaya zorlayan, farklı seviyelerde ve zıt 

yönlerdeki iki kuvvetin aynı cisim üzerinde oluşturduğu makaslama kuvvetlerine karşı % 

65 oranında daha zayıfken; cisimleri birbirinden ayırmaya çalışan aynı doğrultuda fakat 

ters yönde cismi etkileyen gerilme kuvvetlerine karşı % 30 daha zayıf mukavemet 

göstermektedir.53, 64 

İmpant yüklenmesi sırasında çiğneme kuvvetlerinin etkisiyle kuvvetler, implantın 

uzun ekseni boyunca dağılmamaktadır. Oklüzal yükler çeşitli doğrultularda 

dağılmaktadır8 ve implant üzerine gelen en tehlikeli kuvvetler, lateral kuvvetler 

olmaktadır. Lateral kuvvetler dönme momentinin etkisiyle implantın boyun bölgesindeki 

kemik seviyesinde gerilimlere neden olmaktadır.66, 67 2000-3000 μ’luk bir gerinim 

kuvveti kemik üzerinde deformitelere sebep olmaktadır. 4000 μ’luk bir gerinim kuvveti 

ise patolojik yükleme oluşur ve gerilim ve gerinim dağılımları kemiğin fiziksel tolerans 

sınırlarını aşar ve kemik-implant birleşiminde mikro çatlak oluşumu gözlenir.8 
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2.1.8.2. İmplant ve Protezin Materyal Özellikleri 

İmplantların yapımında birçok biyouyumlu materyal kullanılmaktadır. Materyalin 

biyolojik ve mekanik özellikleri implant materyali olarak seçilmesinde önemli rol 

oynamaktadır.68 Günümüzde implant materyali olarak çoğunlukla titanyum ve alaşımları 

tercih edilmektedir.69, 70 Titanyumun reaktif bir metal olması sebebiyle hava, su gibi 

elektrolit ortamlarla teması halinde oksit tabakası oluşmaktadır.71 Oluşan bu pasif oksit 

tabaka vücut sıvılarından etkilenmeyip, organik moleküllerle reaksiyona girmemektedir. 

Titanyum biyouyumlu, gelişmiş mekanik özelliklere ve anti bakteriyel etkiye sahip bir 

materyaldir.69, 72 Ayrıca mevcut implant materyalleri içinde kemiğe en yakın elastisite 

modülüne sahip materyaldir.70 

Titanyum implantlardan sonra en çok tercih edilen implant tipi; zirkonya 

implantlardır. Zirkonya implantlar, çoğunlukla CAD/CAM sistemi ile HIP (Hot Isostatic 

Pressing) sinterleme yöntemi kullanılarak üretilmektedirler. Tek parça veya çift parçalı 

zirkonya implant sistemleri mevcuttur.73 Y-TZP (Yttrıa-Tetragonal Zırconıa Polycrystal) 

mükemmel korozyon ve aşınma direnci olan, bioinert, rezorbe olmayan bir metal oksittir. 

Yüksek bükülme direncine (900-1200 MPa) sahiptir ve Young modülü paslanmaz 

çeliğinkine yakındır. Yüksek kırılma direnci, yüksek radyoopasitesi, düşük ısı iletkenliği, 

diş renginde olması, millenebilmesi ve biyouyumluluğun iyi olması gibi avantajlara 

sahiptir.51 CAD-CAM teknolojisindeki gelişmelerle beraber birçok dental alanda 

kullanılmaya başlayan zirkonyum, titanyum implantların estetik dezavantajlarına 

alternatif sunan bir implant materyali olarak öne çıkmaktadır.74 

2.1.8.3. İmplantların Yüzey Özellikleri 

Osseointegrasyondaki başarıda implantın makro geometrisinin dışında 

mikroskobik yüzey özellikleri de büyük önem taşımaktadır. Çünkü kullanılan implantın 

yüzey özelliklerine göre kemik dokusunun cevabı ve iyileşme süreci farklı olmaktadır. 
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İdeal implant biyomateryalinin kemik iyileşme mekanizmasını engellemeyecek bir 

yüzeye sahip olması gerekmektedir.75 

Dental implantlarda titanyum yüzeyleri çeşitli şekillerde pürüzlendirilerek veya 

kaplanarak titanyum yüzey alanı genişletilmiş olup kemik ile implant arasındaki temas 

yüzeyi arttırılarak primer stabilitenin korunması ve osteointegrasyon olan alan yüzdesinin 

artmasına katkıda bulunulmaktadır.76 

2.1.8.4. İmplant-Kemik Ara yüzü 

Fonksiyonel yükler altında yerleştirilmiş dental implantlarda stabilizasyonun 

korunabilmesi için implant ve kemik ara yüzünde maksimum miktarda kemik implant 

teması olmalıdır. Fakat hiçbir zaman kemik implant ara yüzünde % 100 temas meydana 

gelememektedir. Ayrıntılı görüntülemelerle yapılan analizlerde temas yüzdesinin % 30-

% 95 arasında değiştiği görülmektedir.77 

İmplant kemik ara yüzünde iki ilişkiden bahsedilmektedir; tam implant kemik 

teması (osteointegrasyon) ve fibröz doku implant ilişkisidir. Erken implant 

başarısızlıkları genellikle implant kemik arasında fiböz skar dokusu formasyonuna bağlı 

olarak iyileşmenin ilk fazında görülmektedir.60 

2.1.8.5. Kemik Tipi ve Özellikleri 

Dental implantların yerleştirileceği bölgelerdeki kemiğin yoğunluğu, hacmi ve 

yapısı; tedavi planlamasında, cerrahi yaklaşımda, implant seçiminde ve implantların uzun 

dönem başarısında önemli rol oynamaktadır.53 Dental implantlarda osseointegrasyonun 

oluşabilmesi için implantı çevreleyen kemiğin yeterli yükseklik ve genişlikte olması ile 

birlikte yeterli kemik yoğunluğuna da sahip olması gerekmektedir. Kemik yoğunluğu 

primer stabilizasyon ve gerilimlerin kemiğe daha iyi dağıtılması açısından önemlidir.78 

Yüksek yoğunluktaki kemik aşırı oklüzal kuvvetlere maruz kaldığında görülen 

rezorpsiyon implantın boyun bölgesinde sınırlı kalırken, düşük yoğunluktaki kemikte 
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rezorpsiyon alanı implantın apikaline doğru uzanarak implantın kaybına kadar 

varabilecek komplikasyonlara neden olabilmektedir.53 

Lekholm ve Zarb 1985 yılında kemik kalitesine göre yaptıkları sınıflamayı 4’ e 

ayırmışlardır49; 

Tip 1: Kalın, yoğun, mineralize ve porözitesi az bir kortikal kemikten ibarettir. 

Homojen kompakt kemikten oluşmaktadır. En çok görüldüğü bölge mental foramenler 

arasındaki atrofik mandibuladır. 

Tip 2: Yoğun ve trabeküler yapısı zayıf spongioz kemiği çevreleyen kalın bir 

kortikal tabaka ile karakterizedir. Genellikle atrofik anterior mandibula, posterior 

mandibula ve anterior maksillada görülür. 

Tip 3: Yeterli dirence sahip yoğun spongioz kemiği ince kortikal tabaka çevreler. 

Daha çok anterior maksillada görülür. 

Tip 4: Mineralizasyonun çok azaldığı ve trabeküler yapının az olduğu spongioz 

kemiği çok ince bir kortikal tabaka çevreler. Özellikle maksiller tüberler bölgesinde 

görülür.53 

İmplantlar, ağız boşluğunda maksiller, mandibular kemiklere yerleştirilmektedir. 

Maksiller kemik mandibular kemiğe göre daha spongioz yapıya sahiptir. Anterior ve 

posterior maksilla birbirlerinden farklı yapısal özelliklere sahiptir. İmplant ömürleri 

ağızda yerleştirildikleri bölgelere göre farklılıklar göstermektedir. Anterior maksilla 

yeterli dayanıma sahip yoğun trabeküler kemik etrafında ince kortikal kemik 

tabakasından oluşurken, posterior maksilla düşük yoğunlukta trabeküler kemik etrafında, 

ince kortikal kemik yapısından oluşmaktadır.53 Posterior maksillada kemik 

yoğunluğunun az oluşu, bu bölgeye yerleştirilen implantlardaki başarısızlık oranını 

arttırmaktadır.53 Maksiller anterior kemik bölgesine yerleştirilen implantlar mandibular 

anterior kemik bölgesine yerleştirilen implantlara göre daha yüksek başarısızlık 
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oranlarına sahiptir.79 Bu durumun gerçekleşmesinin sebebi olarak maksiller anterior 

dişlere uygulanan kuvvetlerin implantların uzun eksenine belirli bir açıyla uygulanması80 

ve maksiller anterior dişlerin mandibulanın protrusiv ve lateral hareketleri sırasında 

rehberlik görevi görmesinden kaynaklandığı düşünülmektedir.81, 82 

2.1.8.6. İmplantların Makrotasarımı 

Dental implant makrotasarımı; implantın uzunluğu, çapı, yiv geometrisi, yüzey 

özellikleri, boyun ve apikal bölge özellikleri implantın yerleştirilmesi esnasındaki primer 

stabilite ve fonksiyonel kuvvetler altındaki yük iletimi açısından önem arz etmektedir.53 

Vida tipi implantlar kemiğin daha iyi tolere edeceği kuvvet dağılımı özellikleri 

sergilerken, silindirik implantlar gelen okluzal kuvvetleri kemiğe makaslama tipi 

kuvvetler olarak iletmektedir.64, 83 

İmplantların sayısı, uzunluğu, çapı ve pozisyonları kuvvet iletimini ve 

implantların etrafındaki kuvvet dağılımını etkilemektedir. Bükülme kuvvetleri altında 

implantların sayısının, uzunluğunun ve çapının artması biyomekanik davranışı 

geliştirmektedir.8, 53 İmplant çapındaki artış, implantın daha fazla kemik dokusuyla 

desteklenmesi gerilim değerlerinin azalmasını sağlamaktadır.84 Gerilimlerin daha çok 

implantın boyu bölgesinde toplanması sebebiyle geniş çaplı implant kullanılmasıyla 

kuvvetler daha dengeli bir şekilde dağıtılacaktır. İmplant çaplarındaki her 0.5 mm’lik artış 

yüzey alanının % 10-15 oranında artmasını sağlayarak; anatomik durumlar elverdiği 

sürece tedavi başarısının artmasını sağlayacak önemli bir faktördür.53 

İnce kretlerin varlığında, meziodistal mesafenin 7 mm’den daha az olduğu 

durumlarda veya servikal çapı küçük dişlerin restorasyonunda dar çaplı implantlar (≤.3,50 

mm) kullanılabilmektedir.85-87 Okluzal kuvvetlerin fazla olduğu posterior bölgelerde 

geniş çaplı implanların kullanımı tavsiye edilirken, dar çaplı implantların yalnızca ön 

bölgelerde kullanımı önerilmektedir. 
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Farklı uzunluklara sahip dar çaplı implantlarla, geniş çaplı kısa implantların stres 

dağılımlarının karşılaştırıldığı bir üç boyutlu sonlu elemanlar stres analizi çalışmasında, 

dar çaplı implantların boyun bölgesinde oluşan streslerin geniş çaplı implantlara göre 

daha yüksek ve daha geniş yayılıma sahip olduğunu gösterilmiştir.88 

İmplantolojide ilk yıllarda implant uzunluğunun mümkün olduğunda fazla 

tutularak implant başarısının arttırılması yönündeyken, anatomik kısıtlamalar ve cerrahi 

riskler sebebiyle mümkün olacak en kısa implantların kullanılması önerilmektedir.53, 89 

Dental implantlar üzerindeki yivler primer stabilizasyonu arttırmak, implant yüzey 

alanını genişletmek, implant-kemik ara yüzeyinde gerilimi azaltmak için kullanılırlar ve 

yükleri kemiğe iletme konusunda biyomekanik açıdan önemli faktörlerdendir. Yivlerin 

sayısının ve derinliğinin arttırılması ile toplam yüzey alanı anlamlı bir şekilde büyümekte 

ve toplam gerilim miktarı azaltılabilmektedir.64, 90 

2.1.9. Maksiller Anterior Bölgeye İmplant Uygulaması 

Maksillar anterior bölgeye implant uygulamalarında, dokuların uzun dönem 

sağlıklarını koruyabilmeleri hem iyi bir tedavi planlamasına hem de cerrahi ve protetik 

aşamalarda uygun olan en iyi işlemlerin yapılmasıyla mümkün olabilmektedir.91 

Konuşma ve gülme esnasında üst dudağın hareketi ve pozisyonu, protetik 

restorasyonun estetiğini etkilemektedir. Yüksek gülme hattında ise anterior dişlerin kesici 

kenarları ve servikal bölgeleri ve dişetleri görülmekte iken, düşük gülme hattında dişlerin 

% 75’inden daha az miktarı görülmektedir.92 Düşük gülme hattına sahip bireyler, implant 

üstü protezlerin uygulamaları yönünden daha avantajlı olmaktadırlar. 

İmplant destekli restorasyonların estetik başarısında implant çevresi yumuşak 

dokuda yapılan cerrahi ve protetik düzenlemelerin önemi büyüktür. İdeal estetik görünüm 

için komşu diş ve implant destekli kron arasındaki interproksimal papillaların dişeti ile 

dolu olması gerekmektedir. İnterproksimal alanlardaki karanlık alan oluşumlarının 
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önlenmesi ve gülümseme estetiğinin düzenlenmesi için periodontal cerrahi ya da protetik 

papil şekillendirme teknikleri uygulanmalıdır.53, 93 

Komşu yumuşak doku biyotipi implant cerrahisi işlemlerinden önce 

değerlendirilmelidir. Periodontal dişeti biyotipi ince ve kalın biyotip olarak 2 ye 

ayrılmaktadır. İnce biyotip cerrahi işlemlere daha duyarlıdır ve dişeti çekilmesiyle cevap 

vermektedir.94, 95 Kalın biyotipli hastalar cerrahi işlemler için daha dayanıklıdırlar fakat 

işlemler sonrasında, özellikle yüksek gülme hattına sahip hastalarda insizyon izi kalması 

yönünden değerlendirme yapılmalıdır.96 Kalın biyotipli hastalarda papil şekillendirme 

işlemleri daha kolay yapılabilinirken ince biyotipli hastalar bu durumu zorlaştırmaktadır. 

İmplantın yerleştirileceği ideal konumlandırma; implant yapılacak sahanın kemik 

kalınlığına, komşu dişlerle uyumlu bir açı oluşturacak açılanmaya, en iyi servikal bölge 

estetiğini oluşturacak konuma ve implant üstü protezin çıkış profiline (emergence profile) 

göre belirlenmelidir. Anterior estetik bölgede, bukkolingual yönde doğru implant 

pozisyonlandırılması konusunda Misch üç farklı implant açılandırılmasından 

bahsetmiştir; fasial açılandırma, palatinal açılandırma ve ideal açılandırma.53 

Fasiale açılandırılmış implantlar hem estetik hem de biyomekanik prensipler 

açısından uygun olmamakla birlikte komplikasyon riski daha fazla olmaktadır. Palatinal 

açılandırmaya sahip implantlarda ise vestibul konturun fazla olması sebebiyle ağız 

hijyenin sağlanması bakımından zorluklarla karşılaşılmaktadır. İdeal açılanma da ise 

estetik kazanç büyüktür ve implanta gelen kuvvetler uygunsuz streslere sebep 

olmamaktadır.53 

İmplantın apiko-koronal yerleşimi, estetik ve biyolojik prensipler arasında bir 

uzlaşma sağlayacak sekilde implant boynu planlanan gingival bitim sınırlarının 3 mm 

veya daha fazla koronalinde ise kemikte rezorpsiyon ve dişeti çekilmeleri meydana 
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gelebilmektedir. Bunun sebebi olarak da implant ve bakteriler arasında bariyer görevine 

sahip biyolojik aralık mesafesinin dikkate alınmaması olarak görülmektedir.97 

2.1.10. Dental İmplant Abutment 

Dental implantın, hareketli veya sabit protetik restorasyonların desteklenmesini 

veya tutuculuğunu sağlayan protetik parçasına abutment denilmektedir. İmplant 

abutmentleri; titanyum ve titanyum alaşımları ile seramik abutment materyalleri olarak 

kullanılabilmektedir.98 Seramik ve titanyum implant abutmentleri yumuşak doku cevabı 

ve marjinal kemik stabilitesi açısından başarıyla uygulanabileceği belirtilmiştir.99 

Titanyum ve titanyum alaşımlarından üretilen metal abutmentler, uzun yıllardır 

biyouyumlulukları ve yüksek başarı oranlarıyla implant destekli protezlerde sıklıkla 

kullanılmaktadır. Fakat metal abutmentler geniş kullanım alanı bulmalarının yanında 

estetik bölgelerde dezavantajlı olmaktadır. Özellikle ince fenotip periodontal dokuya 

sahip hastalarda gri renkleri dişetinden yansıyabilmektedir ve peri-implant dokuların 

çekilmesine bağlı olarak abutmentler görünür hale gelir ve estetiği olumsuz 

etkilemektedir.98, 100 Estetiğin geliştirilmesi amacıyla, titanyum abutmentlere alternatif 

seramik abutmentler ve bireysel abutment çözümlerine gidilmektedir. 

Abutmentlerin sınıflandırılması temel olarak 

1. Prefabrike abutmentler 

2. Bireysel olarak hazırlanmış abutmentler olarak 2 ana başlık altında 

incelenebilmektedir. 

2.1.10.1. Prefabrike Abutmentler 

Prefabrike implant abutmenları, hemen hemen her vakada uygulanabilecek, üretici 

firma tarafından farklı materyallerden hazırlanan, farklı platform genişliklerine, farklı 

dişeti çıkış profiline, farklı uzunluklara sahip implant ve implant üstü protezler arasında 
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bağlantıyı sağlayan protetik parçalardır. Prefabrik dayanaklar, titanyum veya estetik 

alanlarda kullanılmak üzere seramik olarak da üretilebilmektedir.101 

Standart abutmentların avantajları 

o Uygulanması kolaydır, 

o Klinik ve laboratuvar işlemleri çok vakit almaz, 

o Kron için kabul edilebilir bir retansiyona ve şekle sahiptir, 

o İdeal arklar arası mesafesinin bulunduğu basit kullanımlarda başarılı bir 

implant uyumu sağlanır.102 

Standart abutmentlerin dezavantajları 

- Kron kenarları ile dişeti uyumu iyi değildir, 

- Özellikle labiale eğimin fazla olduğu implant uygulamalarında uyumlama 

yapılamayabilir.102 

2.1.10.2. Bireysel-Anatomik Abutmentler 

Bireysel (custom) abutmentler, her vakada gereksinimlere uygun olarak abutment 

üretimine olanak vermektedirler. Bireysel abutmentler, üretici firmalar tarafından farklı 

yöntemlerle, titanyumdan veya estetiğin ön planda olduğu durumlarda seramikten 

üretilebilmektedir.103 Prefabrik dayanaklar ile karşılaştırıldığında, özellikle CAD-CAM 

teknolojisinin kullanımı sayesinde dayanağın istenilen bölgelerinde maksimum veya 

minimum kalınlıklar elde edilebilmektedir. Hem titanyum hem de seramik kişisel 

dayanaklar için üretim sonrası uyumlama ihtiyacı yok denecek kadar azdır ve buna bağlı 

olarak komplikasyon gelişme riski de kişisel dayanaklarda azalmaktadır.101 Bireysel 

abutmentler hastanın dişeti konturuna, oklüzyonuna ve implantın arktaki konumuna 

uygun olarak hazırlanmaktadırlar. 

Bireysel abutmentler son yıllarda kullanımı yaygınlaşan CAD-CAM 

teknolojisiyle de üretilebilmektedir. CAD-CAM teknolojisi ile oluşturulan bireysel 
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abutmentler hem prefabrike hem de döküm yoluyla elde edilmiş bireysel abutmentlerin 

avantajlarını birleştirmektedir.104 Bu teknoloji sayesinde klinisyen çevre yumuşak 

dokularla ve dentisyonla uyumlu, doğal görünümlü bir abutment tasarımı ve üretimi 

gerçekleştirebilmektedir. 

Bireysel abutmentler tek veya iki parçalı olabilmektedir. Tek parçalı abutmentler, 

implant abutment bağlantısı da dâhil olmak üzere tamamen seramik veya titanyum 

materyal ile üretilebilmektedir. Son yıllarda anterior ve posterior bölgelerde tek diş 

implant restorasyonları için iki parçalı abutment olarak ifade edilen “hibrit abutment” 

terimi geliştirilmiştir. Özellikle estetik açıdan önemli bölgelerde, titanyum içyapılar 

üzerine uygulanan restorasyonların, hem mekanik hem de estetik açıdan başarılı sonuçlar 

verdiği belirtilmiştir.105 Hibrit abutmentler; implanta vida ile bağlanan bir titanyum 

içyapıdan ve titanyum içyapıya CAD-CAM cihazında bireysel olarak üretilmiş seramik 

kopingin rezin simanla bağlanmasıyla oluşmaktadır.106 Hibrit abutmentin titanyum 

içyapısı, implant ile bağlantının stabilitesini sağlarken; CAD-CAM’de bireysel olarak 

hazırlanmış seramik koping doğal çıkış profili ve renge sahip olduğu için estetiği 

arttırmaktadır.35 Hibrit abutmentlerde titanyum içyapı, implant platformuna ve abutment 

vidasına direkt olarak temas etmektedir. Bu nedenle, hibrit abutmentlerin, implant-

abutment arayüzlerinde deformasyon oluşma riskini azalttığı öne sürülmüştür.107 Hibrit 

abutmentler, implant abutment arayüzünde seramik materyalinin kırılgan yapısının 

üstesinden gelmek ve seramik abutmentin titanyum implant arayüzünde oluşturabileceği 

deformasyon riskinin önüne geçmek için geliştirilmiştir. Tek parça seramik 

abutmentlerden farklı olarak hibrit abutmentlerin mekanik özelliklerinin daha gelişmiş 

olması nedeni ile daha yüksek kırılma direncine sahiptirler.108, 109 

Günümüzde çeşitli üreticilere ait iki parçalı hibrit abutmentlar bulunmaktadır. 

Çeşitli implantlar ile uyumlu olan Sirona TiBase (Sirona Dental Systems GmbH, 
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Bensheim, Almanya), MIS Tibase (MIS Implant Technologies Ltd, Misgav, Israil) ve 

Straumann Tibase (Straumann Dental Implant System, Waldenberg, İsviçre), Nobel 

Biocare Universal Base (Nobel Biocare Services AG, İsviçre) bu tip iki parçalı hibrit 

abutmentlere örnek olarak verilebilir. 

 
 

Şekil 2.1. Sirona sistemine ait Ti-Base Abutment 

2.1.10.3. Seramik Abutmentler 

Son dönemlerde, seramik implant abutmentleri estetik ve biyolojik olarak sahip 

oldukları özelliklerinden dolayı, metal abutmentlara alternatif olarak karşımıza 

çıkmaktadırlar ve günümüzde kendilerine son derece geniş bir kullanım alanı 

bulmaktadırlar.110 Seramik abutmentların kullanımı, doğal yumuşak doku renginin elde 

edilmesinde büyük avantaj sağlar.110 Estetik avantajlarının yanı sıra, seramik 

abutmentların bir kısım dezavantajları da vardır. Seramik abutmentlar, metal 

abutmentlara göre daha kırılgandır ve gerilme kuvvetlerine karşı daha dayanıksızdırlar.111 

Yüksek dayanıma sahip seramik abutmentların üretilmesiyle seramik abutmentların, 

mekanik dezavantajları ortadan kaldırılmaya çalışılmıştır.110, 111 

Seramik abutmentlar, fabrikasyon veya kişiselleştirilebilen formlarda, dental 

laboratuvarda teknisyen tarafından veya bilgisayar destekli tasarım ve üretim yöntemiyle, 

zirkonya, hibrit seramik, lityum silikat seramik esaslı olarak üretilebilmektedir.98, 100 

Seramik abutmentlar, yüksek gülme hattına sahip, dişetinin ince fenotipli olduğu, estetik 

gereksinimlerin ön planda olduğu vakalarda kullanılabilmektedirler. Seramik 

abutmentlar, estetik özelliklerinin iyi olmasının yanı sıra; iyi cilalanabilir olmasından 
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dolayı biyouyumlulukları yüksek, korozyon dirençleri ve bakteriyel plak tutunumları 

düşüktür. Servikal bölgede abutmentın konturu dişeti çıkış profiline “emergence profile” 

uygun olarak şekillendirilebilmeleri112 ,estetik ve uyumlu bir protetik üst yapı 

hazırlanabilmesi yönünden avantaj sağlamaktadır. 

Metal abutmentlarda meydana gelen kırıklar genellikle abutment vidasında 

görülmekteyken, seramik abutmentlarda abutmentın kendisinde oluşmaktadır. Bu 

nedenle seramik abutmentlarda meydana gelen kırıkların tamiri mümkün değildir. 

Seramik abutmentların dezavantajlarından biri de titanyum abutmentlara göre 

maliyetlerinin yüksek olması sayılmaktadır.98, 100, 112 

2.2. Stres Analizi Yöntemleri 

Bir cisme uygulanan kuvvetlerin yoğunlaştığı bölgelerin tespit edilmesini ve 

cismin uygulanan kuvvetler karşısındaki davranışının belirlenmesini sağlayan yöntemlere 

“stres analizi yöntemleri” denir.113 İmplant tedavilerinin biyomekanik cevabının 

değerlendirilmesinde en güvenilir yöntem direkt klinik çalışmalardır. Ancak yapıların 

kompleksliği, intraosseoz yapıların biyomekanik davranışlarının direkt klinik 

değerlendirilmesini imkânsız hale getirmektedir. Ağız içerisinde oluşan çiğneme 

kuvvetleri, implant veya dişler aracılığıyla kemiğe ve kemik çevresindeki dokulara 

iletilmektedir. Ortaya çıkan streslerin dağılımının ve miktarının saptanması, kullanılacak 

malzemenin şekil ve yapısının belirlenmesi, biyomekanik açıdan en uygun protetik 

planlamanın yapılabilmesi için önemlidir.113 

Protezlerin farklı anatomik ve fizyolojik özellikteki dokular üzerine yerleştirilmesi 

nedeniyle, materyallerin gücünü ölçmek ve klinik başarısızlıklara sebep olan lokal 

stresleri öngörmek ve stres dağılımlarının restorasyonlar üzerindeki etkisini ölçmek için 

çiğneme kuvvetlerinin etkisinin deneysel olarak gösterilmesi gerekmektedir.113 
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2.2.1. Stres Analizlerinde Kullanılan Terimler 

Kuvvet: Kütleli cisimlere hareket kazandıran, şekillerini ve yönlerini değiştiren 

ve durduran etkiye kuvvet denilmektedir. Birimi Newton (N)’ dur ve vektörel bir 

niceliktir. Diş hekimliğinde dişler ve restorasyonlar sürekli değişen değerlerde ve 

yönlerde kuvvetlere maruz kalmaktadırlar. Çiğneme ve ısırma kuvvetlerinin büyüklüğü 

bireylerden bireylere farklılık göstermekte ve bu değerlerin 200 ila 3500 N arasında 

değiştiği gösterilmiştir.41 

Stres (Gerilme): Cisme uygulanan kuvvet, cisim de kuvvetle aynı miktarda ancak 

kuvvetin tersi yönünde bir tepki oluşturur ve birim alanına uygulanan bu kuvvet miktarına 

stres denilmektedir. Stres birimi Paskaldır ( Pa=N/m2) ve Stres (S) = Kuvvet (F)/Alan (A) 

formülüyle tanımlanmaktadır.41 Çalışmalarda ise megaPaskal olarak kullanılmaktadır. 1 

MPa, 106 Pa’a eşit olmaktadır. Stresin büyüklüğü uygulanan kuvvetin büyüklüğü ve 

kuvvetin dağıldığı alana bağlı olmaktadır.53 

Bir cisme dışarıdan uygulanan herhangi bir kuvvet yapının içinde iç gerilmelere 

sebep olmaktadır. Bu gerilmeler 3 başlık altında toplanmaktadır; çekme (tensile), sıkışma 

(compressive), makaslama (shear).113 

Çekme (Tensile) Gerilmesi: Çekme stresleri bir cismin moleküllerini birbirinden 

ayırmaya çalışan aynı doğrultuda, fakat ters yönde iki kuvvetin uygulanmasıyla meydana 

gelen gerilmelerdir.41 

Sıkışma (Compressive) Gerilmesi: Bir cismin moleküllerini birbirine 

yaklaştırmaya zorlayan aynı doğrultuda, fakat ters yönde iki kuvvetin uygulanması 

sonucu meydana gelen gerilmedir.41 

Makaslama (Shear) Gerilmesi: Bir cisme farlı düzlemlerde, ters yönlerde 

uygulanan kuvvetler sonucunda moleküllerin cismin yüzeyine paralel, ters yönde 

kaymasıyla meydana gelen gerilmelerdir.41 
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Kortikal kemik tarafından en iyi şekilde tolere edilebilen ve implant kemik ara 

yüzünün oluşumunda pozitif etkisi olan gerilmeler basma gerilmeleridir. Molekülleri 

birbirinden ayırmaya çalışan çekme gerilimleri ise implant kemik ara yüz bağlantısı 

üzerinde negatif bir etkiye sahip olmaktadır.53 

 

Şekil 2.2. Üç farklı stres altında oluşan gerilim 

Gerinim (Strain): Cisme gerilim uygulandığında cismin birim boyutunda 

meydana gelen boyutsal değişime denilmektedir. Gerinim ve gerilme birbirinden farklı 

nicelikler olmakla beraber bir cisme kuvvet uygulandığında gerilim oluştuğunda gerinim 

de oluşmaktadır. Gerilim, büyüklüğü ve yönü olan bir kuvvet iken; gerinim bir kuvvet 

değil sadece büyüklüktür.113-115 Yer değiştirmeye karşı koyan kuvvetler cisimde gerilim 

oluştururken, atomlar arasındaki yer değiştirme derecesi de gerinme olarak 

adlandırılabilmektedir.116, 117 

Gerinim elastik, plastik, hem elastik hem plastik deformasyon şeklinde 

olabilmektedir. Materyale uygulanan kuvvet sonrasında, kuvvetin kaldırılmasıyla 

materyal eski haline dönüyorsa bu deformasyon elastik deformasyondur. Plastik 

deformasyonda ise kalıcı değişiklikler meydana gelmektedir. Meydana gelen stresin 
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bileşke kuvveti aştığı durumlarda atomların tamamen ayrıldığı bir noktaya ulaşılır ve 

cisimde kopmalar ve kırılmalar gözlenebilir.115, 118 

Elastisite Modülü (Young Modülü): Gerilimin gerinime oranı olarak 

tanımlanmaktadır ve birimi GPa’dır. Elastisite modülü cismin elastik sınırlar içerisindeki 

sertliğidir.41 1 mm2’lik kesit alanında malzemenin birim boyunu bir kat arttırmak için 

uygulanması gereken kuvvettir.119 

Yüksek elastisite modülüne sahip cisimler, aynı kuvvetler uygulandığında düşük 

elastise modülüne sahip bir cisimden daha az deformasyona uğramaktadır.113 Elastisite 

modülünün artışı cismin katılığının da arttığının göstergesidir.41 Yüksek elastisite 

modülüne sahip cisimler rijid, düşük elastisite modülüne sahip cisimler esnek 

materyallerdir. Materyallerin elastisite modülü kendilerine özgü olmaktadır.62 

Poisson Oranı: Elastik sınırlar içerisinde lateral gerilmenin aksiyel gerilmeye 

oranı Poisson Oranı (v) olarak tanımlanır. Bütün malzemeler için Poisson oranı 0-0.5 

arasında bir değer olarak tanımlanmaktadır.113, 114 Daha yumuşak olan materyaller çekme 

esnasında çapraz kesitte daha fazla azalma gösterir ve poisson oranı daha yüksek olur.41 

 

Şekil 2.3. Poisson oranı formülü Poisson Oranı = Endeki Birim Boyut Değişimi / 

Boydaki Birim Boyut Değişimi 

Linear (lineer, doğrusal ) Elastik Cisim: Bir materyalde stres ve strain ilişkisinin 

(gerilme ve birim uzamanın) doğru orantılı olduğunun varsayılması ve aradaki ilişkinin 

basitçe elastisite modülü ve poisson oranı ile ifade edilmesidir.114 Elastik cismin özelliği, 
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bir stres altında cismin önce şekil değiştirmesi daha sonra bu stres ortadan kalktığında 

kendi orijinal şekline ve düzenine dönmesidir.120 

Non-linear ( lineer olmayan, doğrusal olmayan ) Elastik Cisim: Stres ve strain 

arasındaki ilişkinin doğru orantılı olmadığı malzeme özelliğine sahip materyaller olarak 

tanımlanır.121 Non linear analiz doğrusal statik modelle çözülemeyen gerçekçi 

durumlardaki stres ve straini tahmin etmede doğru bir tercih olduğu söylenmektedir.122 

Son Elastik Deformasyon Noktası (Yield Strenght/Yield Point): Plastik 

deformasyonun başladığı ölçülebilen en küçük gerilme değeridir. Dental titanyum 

implant alaşımlarının son elastik deformasyon noktası 1119 MPa’dır.114 

İzotrop ve Anizotrop Cisim: Üç asal eksen yönünde (x,y,z), benzer elastik 

özellikler gösteren cisimler izotrop, farklı elastik özellikler gösteren cisimler ise anizotrop 

cisim olarak tanımlanmaktadır. İzotrop cisimlerin elastiklik özellikleri elastik modül ve 

poisson oranıyla ifade edilmektedir.7 Anizotrop cisimler farklı eksenlerde farklı elastik 

özelliklere sahiptirler.7 

Homojen Cisim: Cisim içerisinde elastik özelliklerinin noktadan noktaya 

değişmediği kabul edilen cisimlerdir.114 

Asal Gerilme (Principle Stres): Üç boyutlu bir eleman x,y,z düzlemlerinde 

kuvvetlere maruz kalmaktadır, bu kuvvetlerden ikisi makaslama tipi kuvvettir. Bu 

elemanlar da en büyük stres değerleri, bütün makaslama stres bileşenlerinin sıfır olduğu 

durumlarda gözlenmektedir. Üç boyutlu bir eleman bu konumda olduğunda oluşan basma 

ve çekme stresleri “asal gerilme” adını almaktadır. 

Asal gerilmeler; minimum, ara ve maksimum asal gerilmeler olmak üzere üçe 

ayrılırlar. “σ1” en büyük pozitif değeri, “σ3” en küçük değeri,“σ2” ise ara değeri 

göstermektedir. Bu değerler; “σ1 > σ2 > σ3” şeklinde sıralanmaktadır. “σ1” en yüksek 
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çekme streslerini temsil eder, pozitif bir değerdir; “σ3” ise en yüksek basma streslerini 

temsil eder ve negatif bir değerdir.123 

 

Şekil 2.4. Üç boyutlu elemana etki eden asal gerilme değerleri 

Von Mises Gerilmesi: Von Mises gerilmesi; çekilebilir malzemeler için, şekil 

değiştirmenin başlangıcı olarak tanımlanır. Bir yapının belli bir bölümündeki iç enerji, 

Yield noktasını aşarsa, yapı bu noktada şekil değiştirir. Von Mises gerilmesi, üç asal 

gerilme değeri kullanılarak aşağıdaki gibi formülize edilmiştir.123 

σ = [ ( (σ1 - σ2)2 + (σ2 - σ3)2 + (σ3 - σ1)2 ) / 2 ] ½ 

2.2.2. Stres Analiz Yöntemlerinin Sınıflandırılması 

Stres analiz yöntemleri 7 gruba ayrılmaktadır. 

1. Fotoelastik Kuvvet Analiz Yöntemi 

2. Gerilim Ölçer (Strain Gauge) Kuvvet Analiz Yöntemi 

3. Kırılgan Vernik (Brittle Lacquer) Kuvvet Analiz Yöntemi 

4. Holografik İnterferometri ile Kuvvet Analiz Yöntemi 

5. Termografik Kuvvet Analiz Yöntemi 

6. Radyotelemetri Kuvvet Analiz Yöntemi 

7. Sonlu Elemanlar (Finite Element) Kuvvet Analiz Yöntemi62, 113 

2.2.2.1. Fotoelastik Kuvvet Analiz Yöntemi 

Fotoelastik yöntem; optik bir yöntem olmakla birlikte analizinin yapılması istenen 

cismin, fotoelastik niteliği olan materyalden modeli hazırlanır. Polariskop cihazı 
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yardımıyla belirli yükler altında, yüklenmiş modelden alınan kesitlerde izokromatik 

çizgiler görülür, bu çizgiler kuvvetin lokalizasyonu ve yoğunluğu hakkında bilgi 

vermektedir. Çizgi sayılarının fazlalığı, gerilim büyüklüğünün de yüksekliğinin 

göstergesidir. Çizgiler birbirlerine ne kadar yakınsa gerilim o kadar da büyüktür. Bu 

yöntemle; muhtemel zayıf noktalar, kırılma bölgeleri ve kuvvetin etkisiyle oluşabilecek 

biyolojik değişiklik bölgeleri tespit edilebilmektedir.124 

2.2.2.2. Gerinim Ölçer (Strain Gauge) ile Stres Analizi Yöntemi 

Gerinim ölçer cihazlar; malzemenin yük altında şekil değişikliklerinin 

saptanmasında kullanılan cihazlardır. İn vivo ve in vitro şartlar altında statik ve dinamik 

yüklemelerde gerinim ile ilgili sonuçlar edilmesini sağlamaktadır.125, 126 Klinik yükleme 

esnasında in vivo ölçüm yapan tek yöntem strain gauge yöntemidir. Strain gauge 

yönteminde incelenecek bölgelere gerinime duyarlı uçlar yerleştirilir ve protezler üzerine 

kuvvet uygulanmaktadır.62 Gerinim ölçer boyutlarının küçük olması sebebiyle küçük 

materyaller üzerinde kullanımlarıyla sınırlı olmaktadır. İmplant biyomekaniğinin 

anlaşabilmesi açısından gerinim ölçer kuvvet analizi yaygın bir şekilde kullanılmaktadır.8 

2.2.2.3. Kırılgan Vernik (Brittle Lacquer) Kuvvet Analiz Yöntemi 

Bu analiz türünde; kuvvet dağılımının inceleneceği materyal üzerine özel bir 

vernik püskürtülür ve fırınlanır. Sonrasında cisme kuvvet uygulanır ve vernik üzerinde 

uygulanan kuvvete dik bir şekilde, uygulama noktasından uzaklaştıkça azalan çatlaklar 

gözlenir. Çatlakların sık olması kuvvetin etkisine en çok maruz kalınan bölgeyi 

göstermektedir.120, 127 

2.2.2.4. Holografik İnterferometri ile Kuvvet Analiz Yöntemi 

Bir cismin üç boyutlu görüntüsünün lazer ışını kullanılarak holografik film üzerine 

kaydedilmesini sağlayan optik bir yöntemdir. Test modeli üzerinde herhangi bir hasara 

yol açmadan, cismin çoğunlukla gerçek boyutlarında incelenebildiği, yüzey 
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deformasyonları nanometre (nm) boyutunda algılanarak, kaydedilebildiği hassas bir 

yöntemdir.62 

2.2.2.5. Termografik Kuvvet Analiz Yöntemi 

Homojen, izotrop bir materyale yük uygulanmasıyla birlikte ısıda oluşan 

periyodik değişimler materyalin ilgili noktasındaki asal streslerin toplamı ile doğru 

orantılı olmaktadır.62 

2.2.2.6. Radyotelemetri Kuvvet Analiz Yöntemi 

Bu metot, birleşik bir donanım ve yazılım yardımı ile elde edilen verilerin 

herhangi bir materyale bağlantısı olmadan transferi üzerine kuruludur. Yöntemde; bir güç 

kaynağı, radyotransmitter, bir alıcı, gerilimölçer yükselticisi, anten ve veri kaydedici 

bulunmaktadır. Gerilim ölçerde oluşan direnç farklılıkları voltaj düşmelerine sebep 

olmakta ve bu da radyotelemetre‘nin frekansını etkileyip sonuçları oluşturmaktadır. Bu 

yöntemde en büyük avantaj veri iletiminde kablo kullanılmamasıdır.62, 120 

2.2.2.7. Sonlu Elemanlar Stres Analizi Yöntemi (SESA) 

Sonlu elemanlar stres analizi yöntemi (SESA) 1960’lı yıllarda havacılık ve uzay 

endüstrisinde karşılaşılan problemlerin çözümü için ve komplike mühendislik 

problemlerinin bilgisayar ortamında çözüme kavuşturulmasında kullanılan bir 

yöntemdir.120 Yöntemin temelinde devamlı ortamlar daha küçük parçalara ayrılarak, 

biyomekanik sistemin matematiksel modelinin oluşturulmasıyla parçalar ve elemanlar 

olarak ifade edilmesi yatmaktadır.62 Sonlu elemanlar analizi, karmaşık geometrilere sahip 

sistemlerde karmaşık mekanik problemlerin analitik olarak çözümüne imkân veren 

sayısal (numerik) bir yöntemdir. Kararlı rejimli, değişken rejimli, linear (lineer), non-

linear (lineer olmayan) durumlar için stres (gerilim) analizi, ısı transferi, akışkanlar 

mekaniği ve elektromanyetizma problemlerinin analizleri, sonlu elemanlar yöntemi ile 

yapılabilmektedir.42, 120, 127 
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SESA, dental yapıların karmaşık geometrileri sebebiyle diş hekimliği alanında 

geniş çalışma alanı bulmuştur. Sonlu elemanlar stres analizi, klinik problem çözümleriyle 

birlikte ve uygulama öncesi bilgi vermesi yönünden oldukça faydalı olmaktadır. 

Diş hekimliğinde; dental materyal (kompozit rezinler, simanlar, seramik sistemler, 

postlar) yapılarının incelenmesi, dentin, mine, sement gibi diş dokularının yapısal 

incelemesi, maksillofasiyal yapılar mekaniği (maksilla, mandibula kırıklarının 

fiksasyonu ve osteotomileri, temporomandibular eklem biyomekaniği, periodontal 

ligament ile dental implant materyalleri) ile ortodontik tanı ve tedavi modelleri ve 

apereyleri gibi birçok alanda, sonlu elemanlar stres analizi kendine yer bulmuştur.113 

Dental materyallerin mekanik dayanıklıklarının artırılması ve yapılarda oluşan 

gerilmenin hangi noktada, ne kadar miktarda olduğunun belirlenmesi amacıyla kullanılan 

sonlu elemanlar stres analizleri kuvvet altında materyal davranışları hakkında bilgi veren 

öncül analizlerdir.51, 128 

SESA yönteminde problemler, daha küçük şekilsel fonksiyonlar kullanılarak, 

basit elemanlara ayrılarak, varyasyonel prensiplere dayanarak tespit edilmektedir.7, 42, 120, 

127 SESA üç aşamalı bir yöntemdir. İlk aşamada kuvvet karşısında davranışı incelenecek 

yapının geometrik tanımlara uyacak şekilde bilgisayar ortamında modellemesi yapılır, 

burada iki konu önemlidir. Birincisi sınır koşulları, ikincisi ise düğüm sayısıdır. Bu iki 

etmen, yapının küçük alt bölümlere ayrılması ile doğrudan ilişkilidir ve ne kadar küçük 

ünitelere ayrılabilinirse analiz de o kadar gerçeğe yaklaşmaktadır. İkinci aşama analiz ile 

ilgili gerekli ve yeterli verinin yüklenmesidir. Bu veriler: her farklı elemanın elastikiyet 

modülü ve poisson oranı, düğüm noktalarına uygulanacak kuvvetin yönü, şiddeti ve 

açısıdır. Bu değerler bütün oluşturulan yapılar için özgün olmalı ve kuvvet bilgileri 

gerçeği yansıtmalıdır. Son aşama analizin çözümlemesinin yapılmasıdır. Her bir alt 

yapının iç çözümlemesinden yapının tümünün çözümlemesine ulaşılmaktadır. Burada 
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etmen düğüm noktalarındaki elde edilen değerlerdir. Bu nedenle ne kadar çok düğüm 

noktası varsa o oranda gerçeğe yakın sonuç alınabilir. İncelenecek model küçük ve 

düzenli üçgen veya dörtgen elemanlara bölünerek köşe noktalarında birbirlerine 

bağlantılı olan bir element ağı (mesh generation) oluşturulur. Model ağını oluşturan 

elemanlar kendi gerilme şekil değiştirmelerini bağlı oldukları diğer elemanlara aktararak 

onları etkilerler. Elemanlar üzerindeki noktaların yer değişimi ile tüm yapıların iç 

gerilmelerinde şekil değişiklikleri elde edilir.127 

2.2.2.2.7.1. Sonlu Elemanlar Stres Analizi Yönteminin Avantajları 

 Düzgün geometriye sahip olmayan karmaşık geometrili cisimler kolaylıkla 

modellenebilir. 

 Kullanılan yazılımlar sayesinde cisimlerin gerçeğe yakın modelleri 

oluşturulabilir. 

 Değişik malzeme özelliklerine ve geometrik yapılara sahip cisimler ek bir 

probleme sebep olmadan rahatlıkla çözümlenebilir. 

 Bağlantı noktaları fazla olan cisimlerin veya köşeleri olan cisimlerin analizleri 

zorluk çekilmeden yapılabilir. 

 Gerilme dağılımları ve yer değiştirmeleri hassas bir şekilde elde edilebilir. 

 Uygulanan kuvvetlerin, malzeme özelliklerinin ve geometrilerinin kolayca 

değiştirilebilmesi ve analizin kolayca tekrarlanabilmesi mümkündür. 

 Analiz sonuçları kısa bir süre içinde elde edilebilir. 

 Sınır şartlarının uygulanması kolay olmaktadır. 

 Sonlu eleman analiz metodunun çok yönlülüğü ve esnekliği, karmaşık 

yapılarda, sürekli ortam, alan problemleri ve diğer problemlerde sebep sonuç 

ilişkilerini hesaplamak için etkin şekilde kullanılabilir. Analitik ve deneysel 

metotlardan hassas sonuç vermektedir.119, 127 
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2.2.2.2.7.2. Sonlu Elemanlar Stres Analizi Yönteminin Dezavantajları 

 Analizler için kullanılan yazılım programlarının maliyetleri oldukça fazladır ve 

yazılımların gelişen teknolojiyle doğru orantılı olarak güncellemelerinin 

yapılması gerekmektedir. 

 Lineer elastik bir stres analiz yöntemidir. Canlı ve cansız yapılar gerçek şartlar 

altında, yük uygulandığında belli bir sınıra kadar elastik, daha sonra plastik 

deformasyon gösterirler. Diş hekimliğinde uygulanan kuvvet miktarları, ancak 

elastik deformasyon gösterecek sınırlar içerisindedir.7 

 Diş hekimliği alanında yapılan çalışmalarda kullanılan doku ve materyaller, 

homojen ve izotropik olarak kabul edilir. İzotropik materyaller bütün 

doğrultularda aynı özellikleri gösterirler ve gerçekte hiçbir materyal % 100 

homojen ve izotropik değildir.7, 129 

 Modellemede, çözüm sürecinin gerçekleştirilebilmesi için belirli 

varsayımlardan yararlanılmaktadır. Örneğin; histolojik kesitlerde kemik 

implant teması % 100 olmamasına rağmen130 analizin yapılabilmesi için % 100 

kabul edilmektedir. Kemik implant arayüzü teması; implantın yüzey 

pürüzlülüğüne, implant yüzeyinin kaplandığı materyalin özellikleri başta 

olmak üzere birçok faktörden etkilenmektedir.129 

 Kemik dokusu ve implant dizaynları karmaşık geometrik yapılardır, bu yüzden 

doğru bir şekilde üç boyutlu modellere aktarılmasında zorluklarla 

karşılaşılmaktadır. Doğru bir analiz için matematiksel modeller, gerçeğe yakın 

olması sağlanmalıdır. Üç boyutlu modellemelerle, iki boyutlu modellemelere 

göre daha gerçekçi sonuçlar elde edilebilmektedir.128 
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 Analiz sonuçlarının değerlendirilmesi uğraştırıcı ve zordur, hesaplanan 

değerler kesin olarak alınmamalı, yükleme altında yapıların gerilme stres 

dağılımlarının değerlendirilmesi yapılmalıdır.45, 131 

2.2.2.2.7.3. Sonlu Elemanlar Stres Analizi Yöntemi İle İlgili Teknik 

Kavramlar 

SESA yönteminin daha iyi anlaşılabilir olması için ve uygulanması esnasında bazı 

temel kavramların bilinmesi gerekir. SESA hem üç boyutlu hem de iki boyutlu olarak 

modellenebilmektedir. Üç boyutlu modelleme dental yapılar da ve dokularda daha kesin 

sonuçlar vermesi yönünden daha çok tercih edilmektedir.7, 8, 113 

Eleman: Sonlu elemanlar stres analizi yönteminde modeller, sonlu sayıda 

“eleman” olarak adlandırılan basit geometrik şekillere parçalanır. Model ne kadar çok 

sayıda elemana bölünürse gerçeğe daha yakın sonuçlar elde edilebilmektedir, fakat hata 

ihtimalinin de artmasına sebep olmaktadır.7 Sonlu elemanlar stres analizi yönteminde 

elemanlar, boyutlarına göre; tek boyutlu, iki boyutlu, üç boyutlu ve izoparametrik 

elemanlar olarak, geometrilerine göre üçgen, paralelkenar ve dörtgen olarak 

sınıflandırılmaktadır.7 

Düğüm: elemanlar belli noktalarda birbirlerine bağlanırlar ve bu noktalara 

“düğüm” adı verilmektedir. Düğüm noktalarının, belirli noktalardan hareketsiz bir 

biçimde sabitlenmesi gerekmektedir.113, 132 

 



36 

 

Şekil 2.5. Farklı Düğüm Sayısında Elemanların Görünümü 

Ağ Yapısının Oluşturulması: Düğüm noktaları ve elemanların koordinatları, ağ 

oluşturma işlemiyle oluşturulur. Ağ oluşturulması programlar tarafından otomatik olarak 

yapılabildiği gibi bilgisayar kullanıcısı da ağ üretebilmektedir. Bilgisayar kullanıcısı 

aracılığıyla girilen bilgiye karşılık uygun değer otomatik olarak düğümleri ve elemanları 

sıralamakta ve numaralandırılmalarını sağlamaktadır. Modelin en iyi şekilde elde 

edilmesi küçük parçalara bölünmesiyle olmaktadır.113, 132 

Ağ oluşturmada modeller, sonlu sayıda elemanlara bölünür. Ağ oluşturma 

işleminden sonra, cismin hangi bölgeden sabitlendiğini ve kuvvetin nereden 

uygulandığını gösteren sınır şartları belirlenir. Eleman sayısı arttırılarak, eleman tipi 

değiştirilerek, ağ üretim yöntemi değiştirilerek, yeniden ağ oluşturulabilmektedir.113, 132 

Sınır Koşullarının Oluşturulması: Sınır şartları, streslerin ve deplasmanların 

sınır ifadelerini kapsamaktadır. Modelin nereden sabitlendiğini ve kuvvetin modelin 

hangi bölgesinden uygulandığını göstermektedir.7, 113, 129 Analizi yapılacak cisimde 

kuvvet nereye uygulanacaksa sınır şartları da ona göre belirlenmektedir.119 
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Geometri ve Katı Modelleme: Analizlerin yapılabilmesi için yapılacak ilk işlem, 

kullanılacak materyallerin bilgisayar ortamına aktarılarak matematiksel modellerinin 

oluşturulması aşamasıdır. Katı modellemenin yapılmasıyla cismin iç ve dış geometrik 

yapısı birebir bilgisayar ortamına aktarılmalıdır. Böylece, ağırlık ve moment gibi değerler 

hesaplanabilinirken, farklı kesitler de cisme ait iç geometri detaylı bir şekilde 

görüntülenebilmektedir.7, 113 Cisimlerin katı modellerinin elde edilebilmesi için hızlı veri 

işlem gücüne sahip bilgisayarlar ve bilgisayar destekli tasarım programları 

kullanılmaktadır. 

Verilerin Analiz Programına Yüklenmesi: Oluşturulan matematiksel 

modellerdeki farklı yapıların materyal özellikleri, yükleme koşulları ve sınır şartları 

tanımlanmalıdır. İncelenecek materyallerin elastisite modülleri ile poisson oranları 

birincil olarak programa tanımlanmalı, analizin incelediği konuya göre genleşme 

katsayısı, termal iletkenlik, sürtünme katsayısı gibi değerler de kullanılmaktadır. 

Yükleme koşullarının belirlenmesi ile birlikte uygulanması düşünülen kuvvetin şiddeti, 

yönü ve açısı belirlenmelidir.133 Matematiksel modeli oluşturan her eleman, analizi 

planlanan ana modelin tüm özelliklerine sahip olduğu için bu elemanların yüklemeler 

altında gösterdikleri tepkiler yapının bütününü taklit etmektedir. 

Sonuçların Değerlendirilmesi: sonlu elemanlar stres analizinin yorumlanması 

aşamasında, kemik ve implantın geometrisi, materyallerin elastisite modülleri ve poisson 

oranları, sınır koşulları ile osteointegrasyon derecesi sonuçları etkilemektedir.7 Sonlu 

elemanlar stres analizleri sonucunda elde edilen değerler varyansı olmayan matematiksel 

hesaplamalar sonucu ortaya çıktığından istatiksel analiz yapılması mümkün 

olmamaktadır.7, 119, 127 Elde edilen sonuçlarda önemli olan doğru kesitlerin alınmasıyla 

birlikte, düğüm noktalarındaki stresler hassas bir incelemeye tabi tutularak, diğer 

örneklerle karşılaştırmalı değerlendirme yapılarak anlamlı sonuçlar elde edilmeye 
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çalışılmaktadır. SESA yöntemin de elde edilen sayısal sonuçlar çok doğru değerler 

vermemekle birlikte stresin hangi noktalarda toplandığının bilgisi ve ne kadar olacağıyla 

ilgili bilgilere ulaşılabilmektedir.134 

Uygulanan kuvvetler sonucunda oluş an stresler normal stresler (gerilme ve 

sıkışma stresi σ ile sembolize edilir) ve kesme stresleri (ז ile sembolize edilir) olmak üzere 

iki grupta toplanır. Bir adet üç boyutlu stres elemanına x,y,z düzlemlerinde bir adet 

normal, 2 adet kesme stresi etki etmektedir. Üç boyutlu elemanlarda en büyük stres değeri 

bütün kesme stres bileşenlerinin sıfır olduğu durumda oluşur. Bir eleman bu konumda 

olduğunda normal streslere “principle stres” denir. Principle Stres; maksimum asal 

gerilme, intermediate asal gerilme ve minimum asal gerilme olarak üçe ayrılmaktadır. 

Genelde σ1 en büyük pozitif değeri, σ3 en küçük negatif değeri ve σ2 ise ara bir değeri 

göstermektedir. Bu değerler sıraya konulacak olunursa; σ1> σ2> σ3 şeklinde bir sıralama 

ortaya çıkmaktadır. 

σ1: Maksimum asal gerilimi simgeler, pozitif değerdir ve tipik olarak en yüksek 

gerilme stresini simgeler. 

σ3: Minumum asal gerilimi simgeler, negatif değerdir ve tipik olarak en yüksek 

sıkışma 

stresini simgeler. 

Bu verilerden elde edilecek en yüksek asal gerilim (maksimum principal stress) 

modelde oluşan en yüksek çekme tipi gerilimini, en düşük asal gerilim (minimum 

principal stress) ise modelde oluşan en yüksek sıkışma tipi gerilimini ifade eder. Bir stres 

elemanında hangi stres tipinin mutlak değeri daha büyük ise, stres elemanı o stres tipinin 

etkisi altındadır ve değerlendirilmesi gereken de o stres tipidir. 

Kırılgan materyaller için asal gerilme değerleri önemlidir. Çünkü maksimum asal 

gerilme, en yüksek gerilme dayanıklılığına eşit veya daha büyük değerde olduğunda ve 
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minimum asal gerilmenin mutlak değeri, en yüksek sıkışma dayanıklılığına eşit veya daha 

büyük olduğu zaman başarısızlık oluşmaktadır. Von Mises stresleri, metal gibi çekilebilir 

(ductile) materyaller için, deformasyonun başlangıcı olarak tanımlanır ve 3 principle stres 

değerinden hesaplaması yapılabilir. 

 

Bu sayede arayüz bağlantılarında ve implantlarda oluşan stresler nitelik ve nicelik 

yönünden değerlendirilebilir. Von Mises değerleri genel olarak tüm yapıda oluşan 

makaslama streslerini oluşturan bileşke stres değerleri hakkında da fikir vermektedir. Von 

Mises stresleri plastik deformasyondan sorumlu distorsiyon enerjisi ile ilgilidir. Yield 

noktasını tanımlamak için kullanılır. Yield noktası aşıldıktan sonra materyal elastik 

davranış gösteremez ve daimi deformasyon oluşur.135 Yani ara yüz bağlantılarında ve 

implantlarda oluşan von Mises stres değeri aluminyum oksit kor porseleni, ara bağlantı 

porseleni ve tabakalama porseleninin germe dayanımını (yield strength) geçerse mekanik 

başarısızlık oluşur. Ancak biyomekanik faktörler her bireyde farklılık gösterdiği için 

çıkan sonuçların sayısal olarak değerlendirilmesi yanlış olmaktadır. Bu sebeple von 

Mises stres değerleri stres dağılımlarını ve yoğunlaşmaları hakkında genel bir bilgi 

edinmek amacıyla incelenmelidir. 

2.3. Tam Seramik Sistemler 

Tam seramik sistemler, biyouyumluluklarının yanı sıra, estetik özelliklerinin çok 

iyi olmalarıyla günümüzde anterior bölge restorasyonlarında sıklıkla tercih edilir 

olmuşlardır. Tam seramik sistemler metal seramik sistemlerde görülen dezavantajları 

ortadan kaldırmak amacıyla geliştirilmiştir. Tam seramik sistemler de tüm porselen yapısı 

güçlendirilmeye çalışılmıştır.136 
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2.3.1. Tam Seramik Restorasyonların Endikasyonları137-139 

 Anterior bölgede estetiğin önemli olduğu vakalarda, 

 Renklenmiş ve malpoze dişlerde  

 Minimal çapraşıklıkların olduğu, estetiğin düzeltilmesi gereken vakalarda  

 Doğumsal ve kazanılmış diş eksikliklerinin restore edileceği durumlarda 

 Diastema vakalarında  

 Metal alerjisi olan hastalarda  

 Black sınıf 1,2,3,4,5 kavitelerde 

 Abrazyona, atrizyona ve erozyona uğramış dişlerin restorasyonlarında  

 İmplant ve abutment yapımında  

 İmplant üstü kron - köprü restorasyolarında tam seramik sistemlerin kullanımı 

endike olmaktadır. 

2.3.2. Tam Seramik Restorasyonların Kontrendikasyonları137-139 

 Kısa kron boyuna sahip dişler 

 Bruksizm gibi parafonksiyonel alışkanlığa sahip bireyler 

 Derin kapanış gibi okluzal bozukluk durumlarında 

 Periodontal hastalığı mevcut, klinik kron boyların restore edilemeyecek kadar 

fazla olduğu dişler 

 Preparasyon sonrası interokluzal mesafenin 1-2 mm den az olacağı vakalar 

 Aşırı okluzal kuvvetlere maruz kalan bölgeler 

 Travmatik sporla uğraşan kişiler 

 Oral hijyenin sağlanamadığı durumlar kontrendikasyon oluşturmaktadır. 

2.3.3. Tam Seramik Restorasyonların Avantajları 

 Biyouyumlu materyaller olduklarından dolayı dişetlerinde irritasyona, renk 

değişimine ve alerjik reaksiyonlara sebep olmazlar. 
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 Işık geçirgenlikleri doğal diş yapısını taklit etmektedir, bu yüzden oldukça 

estetik materyallerdir. 

 Isısal genleşme ve ısı iletkenlikleri doğal dişlere benzerdir 

 Metal seramik restorasyonların ısı iletkenliklerin daha az miktarda ısı 

iletkenliği sahiptirler ve pulpayı koruyarak, hassasiyetlerin önüne geçerler. 

 Renk ve boyutsal stabilitelerini uzun yıllar koruyabilirler. 

 Aşınmaya karşı dirençleri yüksektir. 

 İyon salınımı ve korozyon yönünde dezavantaja sahip olmadıklarından dolayı 

ağız için tat değişikliklerine sebep olmazlar. 

 Doğal diş renginin yakalanmasıyla birlikte supragingival kesimler yapılmasına 

olarak sağlarken ölçü alım işlemleri kolaylaşır ve simantasyondan sonra hem 

hekimin bölgeyi temizlemesi hem de hastanın temizliği daha kolay yapması 

sağlanmış olur. 

 Sıkışma tipi kuvvetlere karşı dayanıksızdırlar. 

2.3.4. Tam Seramik Restorasyonların Dezavantajları137-139 

 Tam seramik materyallerin kırılma dayanıklıkları düşüktür, klinik 

uyumlamaları zaman alıcı ve dikkat gerektirmektedir. 

 Gerilme tipi kuvvetlere karşı dayanıksızdırlar. 

 Ekonomik malzemeler değillerdir, özel ekipman ve teknik hassasiyet 

gerektirir. 

 Diş kesiminde daha ayrıntılı ve hassas olunmalıdır, andırkat, sivri kenar ve 

köşe alanlarının kalması kırılmalara yol açabilmektedir. 

 Her tam seramik sistemi posterior bölge uygulamasına ve uzun köprü yapımına 

izin vermemektedir. Vakaya uygun tam seramik materyalinin seçilmesi 

gerekmektedir. 
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2.3.5. Tam Seramik Sistemlerin Sınıflandırması 

Tam seramik sistemlerin, iletişimsel ve eğitimsel amaçlarının yanı sıra güncel 

materyallerin takip edilebilmesi amacıyla sınıflandırılmasına ihtiyaç duyulmaktadır. Bu 

yüzden birçok sınıflandırma yapılmıştır. Literatürde tam seramik sistemler için klinik 

endikasyon, kompozisyon, asitlenebilme, üretim metotları, fırınlama dereceleri gibi farklı 

konularda, farklı sınıflandırmalar mevcuttur.140 2011 yılında, rezin matriks yapısına sahip 

rezin kompozitlerin tanıtılması, ardından CAD-CAM “hibrit seramikler”, “rezin 

nanoseremikler” , “güçlendirilmiş kompozitler” gibi seramik ve polimer yapılarını 

bünyesinde barındıran materyallerin yeni sınıflamaları yapılmıştır.141 Gracis ve ark.23 tam 

seramik ve seramik benzeri materyalleri 3 ana gruba ayırmışlardır. 

1. Cam-matriks seramikler: Cam fazı içeren, metalik olmayan inorganik seramik 

materyaller 

2. Polikristalin seramikler: Cam fazı içermeyen, metalik olmayan inorganik 

seramik materyaller 

3. Rezin-matriks seramikler: Porselen, cam, seramik ve cam seramikler gibi 

yoğunlukla inorganik refraktör bileşenler içeren polimer matriksleri 

Araştımacılar bu grupların da alt gruplarını oluşturmuşlardır.23 

1) Cam-matriks seramikler 

a) Feldspatik seramikler (IPS Empress Esthetic, IPS Classic, Ivoclar Vivadent, 

Liechtenstein; Vitadur, Vita VMK 68, VitaBlocs, Vident, ABD) 

b) Sentetik seramikler 

i) Lösit içerikli (IPS d.Sign, Ivoclar Vivadent; Vita VM7, VM9, VM13, Vident, 

ABD; Noritake EX-3, Cerabien, Cerabien ZR, Kuraray Norikate Dental Inc, 

Japonya) 
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ii) Fluorapatit içerikli (IPS e.max Ceram, ZirPress, Ivoclar Vivadent, 

Liechtenstein) 

iii) Lityum disilikat ve türevleri (3G HS, Pentron Ceramics, ABD; IPS e.max 

CAD; IPS e.max Press, Ivoclar Vivadent, Liechtenstein; Obsidian, Glidewell 

Laboratories, ABD; Suprinity, Vita, Almanya; Celtra Duo, Dentsply, ABD) 

c) Cam-infiltre seramikler 

i) Alümina (In-Ceram Alümina, Vita, Almanya) 

ii) Alümina ve magnezyum (In-Ceram Spinell, Vita, Almanya) 

iii) Alümina ve zirkonya (In-Ceram Zirkonya, Vita, Almanya) 

2) Polikristalin seramikler 

a) Alümina (Procera AllCeram, Nobel Biocare, İsviçre; In-Ceram AL, Vita, 

Almanya) 

b) Stabilize zirkonya (Nobel Procera Zirkonya, Nobel Biocare, İsviçre; Lava/Lava 

Plus, 3M ESPE, Seefeld, Almanya; In-Ceram YZ, Vita, Almanya; Zirkon, DCS, 

ABD; Katana Zirconia ML, Noritake, Japonya; Cercon ht, Dentsply, ABD; 

Prettau Zirconia, Zirkonzahn, ABD; IPS e.max ZirCAD, Ivoclar Vivadent, 

Liechtenstein; Zenostar, Wieland, Almanya) 

c) Zirkonya ile güçlendirilmiş alümina ve alümina ile güçlendirilmiş zirkonya (In-

Ceram Zirconia, Vita, Vita Zahnfabrik, Bad Sackingen, Almanya) 

3) Rezin-matriks seramikler 

a) Rezin nanoseramik (Lava Ultimate, 3M ESPE, Seefeld, Almanya; Cerasmart, GC, 

Leuven, Belçika) 

b) Cam seramik içeren ağsı rezin matriksi (Enamic, Vita, Almanya) 

c) Zirkonya-silika seramik içeren ağsı rezin matriksi (MZ100 Block, Paradigm MZ-

100 Blocks, 3M ESPE, Seefeld, Almanya; Shofu Block HC, Shofu, Japonya) 
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2.3.5.1. Cam Matriks Seramikler 

2.3.5.1.1. Feldspatik Seramikler 

İçeriği felspar, kuartz ve kaolinden oluşmuş geleneksel tip seramiklerdir. 

Potasyum feldspar (K2Al2Si8O16) kristalin fazdaki lösit kristallerini oluşturmaktadır. 

Potasyum felspar materyalin iç dayanıklılığının artmasını sağlamakla birlikte metal alt 

yapılar üzerine porselenin veneerlenmesine uygun hale getirmektedir. Felspatik 

seramikler metal alt yapı veneerleme seramiği olarak kullanılmaktadır. 

2.3.5.1.2. Sentetik Seramikler 

Sentetik seramikler, lösit içerikli, fluorapatit içerikli, lityum disilikat ve türevleri 

olarak üç alt grupta toplanmaktadır. İçeriklerinde temel olarak silikon dioksit (SiO2) , 

potasyum oksit (K2O), sodyum oksit (Na2O) ve alüminyum oksit (Al2O3) 

materyallerinden oluşup üretici firmalara göre farklılık gösterebilir. 

Lösit esaslı cam seramikler, cam matriks üzerinde kontrollü kristalizasyon 

yöntemiyle geliştirilmişlerdir.142-144 Lösit kristalleri, çatlakların büyümesini engelleyerek 

yapıyı daha dayanıklı hale getirirler ve sağlam bir bariyer oluşmasını sağlamaktadırlar.145 

Bükülme kuvvetlerine karşı dirençleri 120-160 MPa’dır ve aşınma katsayıları ve ışık 

geçirgenlikleri mineye yakın özellikler göstermekte, böylece yüksek estetik özelliklere 

sahip restorasyonlar elde edilebilmektedir.146 

Lityum disilikat sistemi (SiO2-Li2O-K2OZnO-P2O5-Al2O3-ZrO2 ), materyaldeki 

gelişmelerle birlikte inlay, onlay restorasyonlarda, laminate veneerlerde, anterior-

posterior tek kronlarda, 3 üyeli anterior köprülerde, tek üye implant üstü kronlarda geniş 

kullanım alanı bulmuştur.147 2005 yılında piyasaya sunulan IPS e.max, lityum disilikat 

seramiklerin geliştirilmesiyle daha üstün ışık geçirgenliği ve translusenslik özelliklerine 

sahip olmalarıyla birlikte bükülme dayanımları da 360-400 MPa ya çıkmıştır, böylece 

daha estetik restorasyonlar üretilirken daha dirençli restorasyonlar üretilmiş 
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olmaktadır.147-149 IPS e.max CAD seramik materyalinin kırılma sertliği 2.25 MPa m1/2, 

elastisite modülü 95 GPa ve vickers sertliği 5800 MPa olarak belirtilmiştir.148 Uygun 

translusensi ve renk çeşitliliği nedeniyle malzeme, monolitik restorasyonlar veya üzerine 

veneer seramiği uygulanmış kor yapının ana malzemesi olarak kullanılabilir. IPS e.max 

CAD Abutment Solutions, tek diş implant destekli restorasyonlarda hibrit abutment 

üretimi için tasarlanmış olup, MO ve LT seçenekleri ve çeşitli renk tonları mevcuttur. 

Piyasada farklı firmalar tarafından üretilmiş zirkonyayla güçlendirilmiş lityum disilikat 

seramik materyalleri (Li2O3Si) (Vita Suprinity, Celtra Duo), kırılma dayanımlarını 

yükseltmek amacıyla geliştirilmişlerdir.23 Kısmen kristaliz formd bal renginde bulunan 

Suprinity blokların, kristalizasyon öncesi 120 MPa olan bükülme direnci kristalizasyon 

sonrası materyal yapısına lityum disilikat kristallerinin oluşmasıyla 420 MPa’ya 

ulaşmaktadır 

2.3.5.1.3. Cam İnfiltre Seramikler 

İlk tam seramik sistem olan In-Ceram Alümina (Vita Zahnfabrik, Bad Sackingen, 

Almanya) 1989 yılında slip-casting tekniğiyle üretilmiş cam-infiltre seramik materyaldir. 

İçeriğinde yoğun miktarda alüminyum oksit (Al2O3) bulunmaktadır. Pöröz yapıdaki 

alümina partiküllerine cam infiltrasyonu yapılarak boşluklar cam ile doldurulmuştur. Bu 

sayede materyallerin dayanıklılıkları arttırılmıştır. Bu alt yapı seramik materyallerinin 

bükülme dirençleri 230-600 MPa arasında olmaktadır.150 

Ceram Zirconia, alüminyum oksidin içerisine, seramik yapıyı güçlendirmek 

amacıyla % 35 oranında parsiyel stabilize edilmiş zirkonyum oksit materyalinin 

katılmasıyla elde edilmiştir. Zirkonyum oksit ilavesi altyapı dayanıklılığını artmasının 

ölçüsünde opasiteyi de arttırmaktadır, bu yüzden anterior bölgelerden çok posterior bölge 

restorasyonlarında tercih edilmektedirler.151 
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Lityum disilikat ve zirkonyum oksit seramik materyallerin estetik özelliklerinin ve 

dayanaklıklarının artmasıyla birlikte alümina seramiklerin kullanımı azalmıştır. 

2.3.5.2. Polikristalin Seramikler 

Polikristalin seramikler ince grenli kristalin yapıya sahiptirler. İnce grenli yapı, 

materyallere kırılma sertliği ve dayanıklılığının artmasını sağlar fakat translüsensinin 

düşmesine sebep oldukları için estetik özellikleri çok iyi değildir. 

2.3.5.2.1. Alümina 

Alümina, 1990 yılında Nobel Biocare firması tarafından, % 99.5 oranında Al2O3 

içerikli bir CAD-CAM kor materyali olarak piyasaya sunulmuştur. 17-20 GPa değerinde 

çok yüksek sertlik değerlerine ve nispeten yüksek dayanıma sahiptir. Tam seramikler 

arasındaki 300 GPa ile en yüksek elastiklik modülüne sahiptirler. Alt yapı kor 

materyallerinde görülen kırıkların görülmesiyle ve mekanik özellikleri gelişmiş 

materyallerin keşfiyle alümina seramik kullanımı azalmıştır.152 

2.3.5.2.2. Stabilize Zirkonya 

Zirkonya; monoklinik (M), tetragonal (T) ve kübik (K) olmak üzere 3 farklı kristal 

yapıya sahiptir. Saf zirkonya oda sıcaklığında monoklinik fazdadır ve 1170 ºC’ye kadar 

stabil kalmaktadır. 1170 ºC’den 2370 ºC arasında tetragonal, 2370 ºC’nin üzerinde de 

kübik faza geçmektedir.153, 154 Tetragonal fazdan monoklinik faza geçerken % 4 oranında 

hacim artışı meydana gelmektedir. Bu hacim artışı çatlakları kapatarak zirkonyanın 

kırılma dayanımını arttırmaktadır.  Bu dönüşüm sertleşmesinin kullanılabilmesi için 

tetragonal ve kübik fazların oda ısısında stabilize olması gerekmektedir. Bunun için saf 

zirkonyaya, yttrium, magnezyum, kalsiyum ve seryum gibi oksitler eklenmektedir. 

Zirkonya seramikler, tam sinterize, yarı sinterize ve tetragonal zirkonya kristalleri olarak 

mikroyapılarına göre sınıflandırılmıştır. Tam sinterlenmiş zirkonya kübik formdadır ve 

% 8 mol’den fazla yttrium oksit (Y2O3) içermektedir.155 Parsiyel sinterize zirkonya kübik 
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matriks içinde nano boyutta tetragonal ya da monoklinik partikül formlarında 

oluşmaktadır ve tetragonal zirkonya kristalleri (TZP), yttrium ve seryumla stabilize 

edilmiş tetragonal faz içeren monolitik materyallerdir.155 Dental zirkonyalar TZP 

tipindedir, en yaygın formu olan Y-TZP işlemlerden ve sinterlenmeden sonra en yüksek 

sertliğe ve kırılma dayanımına sahiptir. Zirkonya seramikler, veneerlenebilen protetik alt 

yapı materyali olarak kullanılmaktadır, aynı zamanda monolitik zirkonya restorayonlar 

olarak kullanılabilmektedir. Monokromatik uniform materyal şeklindendirler ve 

gerekirse infiltrasyon ile boyanabilmektedirler. Yeni trend, dentin ve minenin renk 

varyasyonlarını taklit etmek için polikromatik CAD-CAM blok ve disklerinin (Katana 

Zirconia ML, Kuraray) kullanımı olmuştur. Bunlara ilave olarak, üretici firmalar estetik 

özellikleri geliştirmek amacıyla translüsens özelliklerini arttırmaya başlamışlardır. 

2.3.5.2.3. Zirkonya ile Güçlendirilmiş Alümina ve Alümina ile Güçlendirilmiş 

Zirkonya 

Stabilize olmayan zirkonyaya eklenen alümina, tetragonal ve monoklinik faz 

değişiminin ilk ve ikinci safasında mikro çatlak oluşumunu azaltarak, kırılma dayanımını 

arttırmaktadır. In-Ceram Zirkonya zirkonya ile güçlendirilmiş alümina örneğidir. In-

Ceram alümina % 12 mol oranında seryum oksitle ile stabilize edilmiş zirkonya 

içermektedir ve 700 MPa gerilim direncine sahip olmaktadır. İçeriğindeki kısmen 

stabilize zirkonya materyalin kırılma, bükülme ve yorgunluk direncini arttırarak posterior 

kullanıma uygun hale getirmiştir ancak opasitesinin artması estetik özelliklerini olumsuz 

etkilemektedir. Alümina ile güçlendirilmiş zirkonya son zamanlarda oral implant 

üretiminde kullanılmaktadır. Zirkonya alüminanın birleşim yüzdesi; üretici firmadan 

firmaya değişmektedir. 
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2.3.5.3. Rezin-Matriks Seramikler 

Rezin nanoseramik materyaller esas olarak, nano teknoloji ve seramik 

entegrasyonuna dayanmaktadır. Bu kategori, seramik partikülleriyle yüksek oranda 

doldurulmuş organik matriks seramik materyalleri içermektedir. Rezin matriks seramik 

materyaller, içerdikleri organik matriks yapısıyla geleneksel herhangi bir sınıflamaya 

dahil edilememişlerdir.150, 156 Rezin matriks seramikler 2013 yılında ADA tarafından; 

ağırlıklı olarak inorganik matriks içeren porselen, cam seramikler ve cam-seramikler 

içeren preslenebilen, fırınlanabilen, cilalanabilen ya da frezlenebilen porselen/seramik 

olarak tanımlaması yapılmıştır. Bu kategoride, ağırlıklı olarak (ağırlıkça % 50 den fazla) 

dayanıklı inorganik içeriğine sahip olan ve daha az organik polimer fazı içermesine 

bakılmaksızın rezin-matriks seramikler, seramikler sınıfına konulması uygun olan 

materyaller olarak gösterilmiştir. Üretici firmalar bu seramik benzeri materyallerin dental 

kullanımda geniş bir alanlarının olduğunu söylemektedirler. Geleneksel seramik 

materyallere göre elastisite modülleri dentine yakın, lityum disilikat seramik ve 

polikristalin seramik materyallere göre kolaylıkla frezlenebilir ve uyumlandırılabilir, 

kompozit rezinlerle tamire ve modifikasyonlara izin veren avantajlı yapıya sahiptirler. 

Her iki materyalinin de avantalarını içeren, doğal dişin fiziksel ve yapısal özelliklerini 

taklit eden; nanoseramikler ve ‘polimer-infiltre-seramik-ağ’ yapısına sahip hibrit 

seramikler geliştirilmiştir.157 Bu malzemelerin mekanik özelliklerinin, doğal diş dokusu 

ile benzer değerler gösterdiği ve üst yapı materyalinin tabakalar halinde atma ve kırılma 

riskinin daha düşük olduğu bildirilmiştir.158 Tesviye ve polisaj işlemleri daha kolaylıkla 

yapılabilmekte ve fırınlama gerektirmemektedirler. Özellikle tek seans diş hekimliği için 

uygun materyallerdir. 
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Rezin matriks seramikler, CAD-CAM sistemlerine özel farklı içeriklere sahip 

materyaller olarak üretilmektedir. Şu anda, rezin matriks seramik materyaller inorganik 

içeriklerine göre 3 farklı alt gruba ayrılmaktadır.23 

2.3.5.3.1. Rezin Nanoseramikler 

Rezin nanoseramikler, ağırlıkça yaklaşık olarak % 80 oranında nanoseramik 

partikülleri içeren yüksek rezin matriks yapıdan oluşmaktadır. Farklı silika 

nanopartikülleri (20 nm çapında), zirkonya nanopartikülleri (4-11 nm çapında) ve 

nanopartiküllere yapışan zirkonya-silika nano tanecikleri, doldurucu partiküllerin ara 

boşluğunu azaltarak, materyali daha yüksek nanoseramik içeriğe ulaştırmaktadır. 

Piyasada kullanılan rezin nanoseramik materyali Lava Ultimate (3M ESPE, Seefeld, 

Almanya)’dir. Nanoseramik materyallerin elastisite modülleri 10-20 GPa’dır ve dentine 

yakın değerler göstermektedirler. Nanoseramik materyaller cam seramik materyallere 

göre stresi daha fazla absorbe etmektedirler ve karşıt dişte meydana getirdikleri aşınma 

değerleri cam seramiklere kıyasla daha az olduğu gözlenmiştir.159 İnley, onley ve veneer 

restorasyonların yapımında kullanılabilmektedir. Tam kron yapımı, dişe olan zayıf 

bağlantısı nedeniyle kontrendikedir. 

2.3.5.3.2. Camsı Seramik İçerikli Rezin Matriks (Polimer İnfiltre Seramik 

Ağ) 

Hibrit yapısı pöröz bir seramik altyapı üzerine infiltre edilen monomer yapının 

ışıkla sertleştirilmesi ile oluşturulan hem seramiğin hem de kompozitin avantajlarını 

birleştirerek üretilen materyallerdir. Gözenekli seramik içine polimer infiltre edilip 

interpenetran ağ (polimer infiltre edilmiş seramik ağ - PICN), oluşturulan yeni materyal 

VITA (VITA Zahnfabrik, Bad Säckingen, Almanya) tarafından geliştirilmiştir.23 Rezin 

materyalinin gözenekli seramik yapı içine infiltrasyonu, camın infiltrasyonundan önemli 

ölçüde farklılık göstermektedir. Çünkü infiltrasyondan sonra polimerin büzülmesi 
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yaklaşık % 5'tir, yani, cam infiltrasyonu sonrası yaşanan büzülmeden (%1) çok daha 

büyüktür.160 

Seramik ağ yapısı birbirine bağlı partiküllerin üç boyutlu iskeletini oluşturarak 

gelen stresleri her yöne eşit şekilde dağıtabilmesine ve kırılmaya karşı direnç 

kazanmasına yardımcı olmaktadır. PICN materyali, feldspatik seramiklere göre yaklaşık 

% 50 daha düşük, dolayısıyla dentinin elastik modülüne yakın elastisite gösterirler. 

Böylece frezelenmesi ve düzeltilmesi daha kolay olmaktadır. Ayrıca kompozit rezinlerle 

tamirinin daha kolay olduğu belirtilmiştir.161 

2013 yılında VITA Zahnfabrik tarafından ‘ilk hibrit seramik’ olarak tanıtılan 

VITA Enamic (Vita, Bad Sachingen, Almanya) polimer infiltre seramik materyalidir. 

Feldspatik ağ yapısı materyalin ağırlıkça % 86’sını ve hacimce % 75’ini oluştururken, 

UDMA (Üretandimetakrilat) ve TEGDMA (Trietilenglikoldimetaktilat) içeren polimer 

ağ yapısı ağırlıkça % 14’ünü ve hacimce % 25’ini oluşturmaktadır. Vita Enamic, dentine 

benzer elastisite modülüne sahiptir. Dentine benzer abrazyon, esneme sertliği ve 

elastisitesi gösterir. Bükülme direncinin 150-210 MPa arasında olduğu belirtilmiştir. 

Vickers sertliği dentin ve mine arasında bir değer olarak bulunmuştur.162 Diş üzerinde 

minimal kesim yapılarak, 0.2-0.5 mm kalınlığına kadar oldukça ince üretilebilmektedir. 

2.3.5.3.3. Rezin Ağ Matriks Yapısına Sahip Zirkonya-Silika Seramik 

Seramiğin değişen yüzdesiyle birlikte silika tozu, zirkonyum silikat, UDMA, 

TEGDMA pigmentlerinin çeşitli varyasyonlarıyla birlikte farklı organik matriks yapıları 

olan materyallerdir. İnorganik yapıları ağırlıkça % 60’tan fazlasını oluşturur (Shofu 

Block HC, Shofu, Japonya). Bu materyallerin bir diğer örneği de, % 85 ultraince 

zirkonya-silika seramik partiküllerinin (0.6 µm’lik sferik şeklinde) bisfenol A glisidil 

metakrilat (bisGMA), TEGDMA polimer matriksi ve patentli bir başlatıcı sistemine 

gömülü olan kompozit materyallerdir.23 İnley, onley, veneer restorasyonlar ve parsiyel 
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kronlar, anterior ya da posterior bölgede tek kron diş üstü ya da implant üstü kronların 

yapımında kullanılabilmektedir. 

2.4. Polieter-Eter-Keton (PEEK) 

Polietereterketon, ortopedide biyomateryal olarak uzun yıllardır kullanılan 

sentetik diş renginde polimerik bir materyaldir.163 Eter-eter-keton monomer-monomer 

birimi, poli-eter-eter-keton oluşturmak üzere bis fenolatların aşamalı büyüme 

dialkilasyon reaksiyonu yoluyla polimerize olur. 

Ortopedik implantlar için en önemli özelliği insan kemiğine yakın düşük young 

modülüsüne sahip olmasıdır.164 PEEK’in diğer materyallerle kolaylıkla birleştirilebilmesi 

mümkün olmaktadır. Örneğin PEEK’in karbon fiberle birleştirilmesi elastic modülüsünü 

18 GPa değerlerine yükseltmektedir. Karbon ile güçlendirilmiş PEEK’in elastik modülü 

aynı zamanda kortikal kemik ve dentinle karşılaştırılabilir165, böylece polimer, bir implant 

materyali olarak kullanılan titanyum ile karşılaştırıldığında daha az stres değerleri 

göstermektedir. Mekanik özellikleri dikkate alındığında PEEK’in gerilim değerleri 

kemik, mine ve dentin özellikleriyle benzer değerler göstermektedir.166 PEEK’in sahip 

olduğu beyaz rengi ve mükemmel mekanik özelikleri sayesinde, özellikle sabit protetik 

restorasyonlarda kullanımı önerilmektedir. PEEK, alt yapı materyali olarak kullanılarak 

metal seramiklere alternatif olabilmektedir. 

Kemik ve PEEK in elastik modüllerinin birbirine benzemesi yüzeye gelen stresi 

azaltır ve kemiğin yeniden şekillenmesini stimüle etmektedir.167 Bu nedenle PEEK 

implant abutmentları titanyum abutmentlara alternatif olarak kullanılabilmektedir. 
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Şekil 2.7. PEEK Kullanım Alanları 
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3. MATERYAL ve METOT 

Bu tez çalışmasında maksiller 11 numaralı diş bölgesine yerleştirilen bone level 

implant üzerine uygulanan farklı dişeti seviyelerine sahip titanyum base abutment ile 

lityum disilikat, polimer infiltre ağ yapısına sahip seramik (PICN), Polieter-eter-keton 

(PEEK) ve monolitik zirkonya materyallerinden üretilmiş hibrit abutmentler ile lityum 

disilikat kron restorasyonlarda; oblik yükler altında implant, implant çevresi kortikal 

kemik ve trabeküler kemik ile titanyum base abutment, hibrit abutment ve kronlarda 

oluşan en yüksek çekme, basma ve von Mises stresleri miktarlarının ve dağılımlarının 

incelenmesi ve karşılaştırılması amaçlandı. Çalışmamızın tüm aşamaları Ay Tasarım 

şirketinde ve Atatürk Üniversitesi Diş Hekimliği Fakültesi Protetik Diş Tedavisi 

Anabilim Dalı’nda gerçekleştirildi. Çalışma için etik kurul onayı, Atatürk Üniversitesi 

Diş Hekimliği Fakültesi Etik Kurulu’ndan alındı(EK-2).  Hazırlanan modellerde 

implantlar ve konumları ile kronlar sabit tutuldu. Çalışmamızda üç boyutlu sonlu 

elemanlar stres analizi yöntemi ile statik lineer analiz yapıldı. 

 

Şekil 3.1. 1.5 mm dişeti yükseliğindeki Ti-base abutment ile model tasarımı 
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3.1. Geometrik Modellerin Oluşturulması 

Çalışmada implantların yerleştirileceği üst çene kemiğinin, implantın, ti-base 

abutment, hibrit abutment ve kron restorasyonunun geometrik modelleri oluşturuldu. 

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

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

CPU 3.30 GHz işlemci, 500 Gb Harddisk, 14 Gb RAM donanımlı ve Windows 7 Ultimate 

Version Service Pack 1 işletim sistemi olan bilgisayardan, Rhinoceros 4.0 (3670 

Woodland Park Ave N, Seattle, WA 98103 USA) 3 boyutlu modelleme yazılımından ve 

Algor Fempro (ALGOR, Inc.150 Beta Drive Pittsburgh, PA 15238-2932 USA) analiz 

programından yararlanıldı. 

3.1.1. Kemiğin Modellenmesi 

Kortikal ve kansellöz kemiğin modellemesi için Rhinoceros 4.0 yazılımı 

kullanıldı. Yazılımda öncelikle bir kutu modellendi. Kutu modelinin dış yüzeyinin her 

eksende en az 2 mm kalınlıkta olmasına dikkat edildi ve kortikal kemik olarak 

tanımlaması yapıldı. Arkasından implantın bu kutudan Boolean yöntemi ile 

birleştirilmesiyle implant ve kortikal kemik uyumu sağlandı (Şekil 3.2). Kortikal kemiğin 

iç kısmını oluşturacak, kansellöz kemik modellemesi için boolean yöntemi kullanıldı.5 

Kemiği temsil eden kutunun sınırlarında 2 mm pay bırakılıp kortikal kemik 

koordinatlarında bilgisayar ortamında kansellöz kemik oluşturuldu (Şekil 3.3). (2 veya 3 

boyutlu her türlü birleştirme, çıkartma, kesişim bulma, kesme ve ayırma işlemlerine 

verilen isimdir.) Boolean komutu ile birden fazla malzemeyi birleştirerek tek bir malzeme 

haline getirildi. Bu uygulama ile elde edilen spongioz kemik kortikal kemiğin içine 

birebir yerleştirildi (Şekil 3.4). Kemik ve implantlar arasında tüm arayüz boyunca sıkı bir 

bağlantı olduğu ve implantların kemiğe % 100 osseoentegre olduğu kabul edildi. İmplant 

konumları her modelde sabit tutuldu. 
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Şekil 3.2. Kortikal Kemik Modeli Şekil 3.3. Kansellöz Kemik Modeli 

 

 

Şekil 3.4. Kortikal- Kansellöz Kemik Kompleksi 

3.1.1. İmplant ve Titanyum Base Abutmentin Modellenmesi 

11 numaralı diş bölgesinde Nobel Biocare Parallel Conical Connection (Nobel 

Biocare Services AG, İsviçre) 3.75 mm çapında 10 mm uzunluğunda bone level 

tasarımında implant ile bu implanta uygun Nobel Biocare Universal Base Conical 

Connection Narrow Platform (Nobel Biocare Services AG, İsviçre) 3 mm ve 1.5 mm 

dişeti yüksekliğine sahip ti-base abutment tercih edildi. Çalışmada kullanılan implant ve 

ti-base abutmenler Activity 880 (Şekil 3.5.) 3 boyutlu tarayıcısıyla taranarak 3 boyutlu 
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görüntüler elde edildi. Modeller, stl formatında elde edildi ve Rhinoceros 4.0 (3670 

Woodland Park Ave N, Seattle, WA 98103 USA) yazılımına gönderildi. 

 

Şekil 3.5. Activity 880 Üç Boyutlu Optik Tarayıcı 

 

 

Şekil 3.6. İmplantın Konumu 
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Şekil 3.7. İmplantın Kortikal ve Kansellöz Kemikteki Konumları 

     

Şekil 3.8. İmplant ve 3 mm Ti-base Şekil 3.9. İmplant ve 1.5 mm Ti-base 

Modeller, VRMesh yazılımı ile geometrik olarak oluşturulduktan sonra analize 

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

(Algor Inc. USA) yazılımına aktarıldı. Algor yazılımı ile uyumlu hale getirildikten sonra 

oluşturulan modelin maksillaya ait olduğunu, diş yapılarının hangi materyalden 

yapıldığını yazılıma tanıtıldı. Programda katı cisim özellikleri linear elastik, homojen ve 
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izotropik kabul edildi. Modelleri oluşturan yapıların her birine ait fiziksel özelliklerini 

tanımlayan materyallerin elastiklik modülü ve Posison oranı, değerleri verildi. 

Tablo 3.1. Materyallerin Elastiklik Modülü ve Poisson Oranları, * Üretici tarafından 

verilen değerler. 

Materyaller Elastiklik Modülü (GPa) Poisson Oranı 

Kortikal Kemik 13.7 GPa168 0.30168 

Kansellöz Kemik 1.37 GPa168 0.30168 

Titanyum İmplant 110 GPa168 0.35168 

Titanyum Base 

Abutment 

110 GPa168 0.35168 

IPS e.max 95 GPa* 0.20169 

IPS e.max ZirCad 210 GPa* 0.26169 

Vita Enamic 30 GPa* 0.23* 

PEEK 3.5 GPa* 0.36*  

 

3.1.2. İmplant Üstü Hibrit Abutmentler ve Kronun Modellenmesi 

Çalışmada üst 11 numaralı santral diş kullanıldı. Bu amaçla öncelikle Wheeler 

atlasından170 ilgili dişin mesial, distal, insizal ve apikal görüntüleri alındı. Diş boyutları 

da yine aynı atlastan alındı. Daha sonra Rhinoceros yazılımında diş bu görüntülere göre 

modellendi ve ölçeklendirildi. Böylece anatomik açıdan doğru bir diş modeli elde edilmiş 

oldu. Diş yapısındaki diğer öğeler, istenen anatomik limitasyonların dikkate alınmasıyla 

Rhinoceros yazılımında modellendi. 

Bu çalışmada 2 farklı model oluşturuldu. Bütün modellerde kret yüksekliğinden 

insizal kenara olan mesafe ile kron yüksekliği değiştirilmedi. Birinci modelde dişeti 

seviyesi 1.5 mm olan ti-base abutment üzerine 3.5 mm vestibul derinliğine sahip hibrit 

abutment tasarımı yapıldı (Şekil 3.10). 
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Şekil 3.10. 3.5 mm Hibrit Abutment Modellemesi 

İkinci modelde dişeti seviyesi 3 mm olan ti-base abutment üzerine 2 mm vestibul 

derinliğine sahip hibrit abutment tasarımı yapıldı (Şekil 3.11.). 

 

Şekil 3.11. 2 mm Hibrit Abutment Tasarımı 
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Şekil 3.12. Kron Modellemesi 

3.1.4. Matematiksel Modellerin Oluşturulması ve Modellerin Birleştirilmesi 

Rhinoceros yazılımında yapılan modeller, Algor yazılımına stl şeklinde yüzey 

verisi olarak atıldı. Algor yazılımında analizlerinin yapılabilmesi için, içi dolu şekilde 

meshlenmesi gerekmektedir. 

   

Şekil 3.13. Birleştirilmiş Modelim Meshlenmiş Görüntüsü 
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Meshleme işleminde, modeller mümkün olabildiğince 8 düğüm noktalı (brick tipi) 

elemanlardan oluşturuldu (Şekil 3.14). Modellerdeki yapıların merkezine yakın 

bölgelerde gerektiğinde yapının tamamlanabilmesi için daha az düğüm noktalı elemanlar 

kullanıldı. Bu modelleme tekniği sayesinde hesaplamayı kolaylaştırmak üzere mümkün 

olan en yüksek düğüm noktalı elemanlar ile en yüksek kalitede ağ yapısı oluşturulmasına 

çalışıldı. Çene modellerinde bulunan ve analiz işlemini zorlaştıran dik ve dar bölgeler 

çizgisel elemanlardan arındırılarak düzenli hale getirildi. 

Çalışmanın gerçekçi sonuçlar vermesi için programın el verdiği ölçüde, seçtiğimiz 

çene kemiğinin modelinin boyutlarını göz önüne alarak mümkün olduğunca fazla eleman 

sayısı seçildi. Senaryoları içeren matematiksel modellerde kullanılan eleman ve düğüm 

sayıları Tablo 3.2’de verildi. 

Tablo 3.2 Modellerin Düğüm ve Eleman sayıları 

 Düğüm Sayısı Eleman Sayısı 

1.5 m Ti-base 92438 444912 

3 mm Ti-base  94071 450386 

 

3.1.5. Sınır Koşullarının Belirlenmesi 

Birleştirilmiş modeller üç boyutlu olarak uzayda serbest olduğunda boşlukta duran 

model üzerinde, analiz yapılabilmesi için periferik noktalardan bağlanması ve sınırların 

tanımlanması amacıyla, çalışmamızda hazırlanan modeller kemiğin mesial ve distal kesit 

alanlarından, DOF‘da (Degree of Freedom) sıfır harekete sahip olacak şekilde sabitlendi. 

Kuvvet uygulandığında model bu bölgelerden destek almaktadır. Değerlendirilecek 

bölgeye destek düzlemler yakın belirlenir ise; oluşan stresler destek düzlemlerine kadar 

aktarılabilir ve sonuçlarda hataya neden olmamak amacıyla destek düzlemleri stres 

analizinin değerlendirileceği bölgelerden uzakta belirlendi. 
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3.1.6. Yükleme Koşulları 

Çalışmamızda modellere tek koşulda kuvvet uygulaması yapıldı. İmplantın uzun 

aksına 135 derece açı ile kronun singulum bölgesine 114.6 N değerinde bir kuvvet ile 

yükleme yapıldı. 

     

Şekil 3.14. Yükleme Koşulları 
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4. BULGULAR 

Çalışmada 2 farklı modelde, implantın uzun aksına 135º açıyla kronun 

singulumlarına 114.6 N yükleme yapılarak implant, ti-base abutment, hibrit abutment ve 

kron üzerindeki von Mises stres değerleri ile kortikal ve kansellöz kemikteki çekme ve 

basma stresleri değerlendirildi. Analiz sonuçlarında pozitif değerler çekme streslerini 

belirtirken negatif değerler basma streslerini belirtmektedir. Elde edilen bulgular; ilgili 

alanlardaki stresleri gösteren şekiller ve streslerin yoğun olarak gözlendiği alanlarda 

belirlenen noktasal değerleri içeren grafiklerle sunuldu. 

Stres dağılımlarını gösteren kesit görüntülerinin sol üst tarafındaki skaladan, 

renklere göre sayısal olarak stres değerleri görülmektedir. Şekillerde her renk bir stres 

aralığını (MPa) temsil etmektedir. Skalalar aynı yapı ve aynı yükleme için sabitlenmiştir. 

Skalaların renk aralıklarının sabit tutulması şekillerin birbirleriyle karşılaştırılmasına 

imkan tanımaktadır. 

Sol üst köşede yer alan skaladaki renklere göre, çekme stresleri ve von Mises stres 

değerleri maviden kırmızıya doğru artmaktadır. Basma stres değerleri negatif değerlerle 

gösterilmektedir. Fakat basma streslerinin mutlak değerleri alınmaktadır. Basma stresleri 

için mavi değerler yüksek stres değerlerini göstermektedir. 

4.1. İmplantlar Üzerinde Oluşan von Mises Streslerinin İncelenmesi 

Fonksiyonel yükler altında, implantlar üzerinde gözlenen en yüksek stres bulguları 

şekil 4.1. de gösterildi. 1.5 mm ti-base modellerinin yüklemesinde; en yüksek von Mises 

stres değeri PEEK modelinde 279.74 MPa, en düşük değer ise IPS e.max ZirCad 

modelinde 276 MPa olarak gözlendi. Stres dağılım alanlarının implantların boyun 

bölgelerinde daha fazla olduğu, implant apeksine doğru stres değerlerinin azaldığı tespit 

edildi. Stresin implantın bukkal yüzeylerinde daha fazla olduğu belirlendi. Tüm 
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modellerde implantlar üzerinde oluşan en yüksek stres değerleri incelendiğinde bu 

değerlerin hibrit abutment materyalinin farklı olmasından etkilenmediği tespit edildi. 

3 mm ti-base modellerinin yüklemesinde; en yüksek von Mises stres değeri PEEK 

modelinde 250.7 MPa, en düşük değer ise IPS e.max ZirCad modelinde 249.82 MPa 

olarak görüldü. Stres dağılım alanlarının implantların boyun bölgelerinde daha fazla 

olduğu, implant apeksine doğru stres değerlerinin azaldığı tespit edildi. Stresin implantın 

bukkal yüzeylerinde daha fazla olduğu gözlemlendi. Tüm modellerde implantlar üzerinde 

oluşan en yüksek stres değerleri incelendiğinde bu değerlerin hibrit abutment 

materyalinin farklı olmasından etkilenmediği bulundu. 

1.5 mm ve 3 mm ti base modellerin yüklemeleri karşılaştırıldığında, 1.5 mm ti-

base modellerinde implantlar üzerinde oluşan en yüksek von Mises stres değerleri 3 

mm’lik modellerde oluşan en yüksek stres değerlerinden % 12 daha fazla olduğu tespit 

edildi. 

Tablo 4.1. İmplantlar Üzerindeki von Mises Stresleri 

 

İmplant von Mises Stresleri
1,5mm

İmplant von Mises Stresleri
3mm

IPS e.max 277,15 249,96

IPS e.max ZirCad 276 249,82

Vita Enamic 278,53 250,16

PEEK 279,74 250,7
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Şekil 4.1. 1.5 mm IPS e.max Modelinde İmplant Üzerinde Oluşan Von Mises Stresleri 

 

Şekil 4.2. 1.5 mm IPS e.max ZirCad Modelinde İmplant Üzerinde Oluşan Von Mises 

Stresleri 

 

Şekil 4.3. 1.5 mm Vita Enamic Modelinde İmplant Üzerinde Oluşan Von Mises 

Stresleri 
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Şekil 4.4. 1.5 mm PEEK Modelinde İmplant Üzerinde Oluşan Von Mises Stresleri 

 

Şekil 4.5. 3 mm IPS e.max Modelinde İmplant Üzerinde Oluşan Von Mises Stresleri 

 

Şekil 4.6. 3 mm IPS e.max ZirCad Modelinde İmplant Üzerinde Oluşan Von Mises 

Stresleri 
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Şekil 4.7. 3 mm Vita Enamic Modelinde İmplant Üzerinde Oluşan Von Mises Stresleri 

 

 

Şekil 4.8. 3 mm PEEK Modelinde İmplant Üzerinde Oluşan Von Mises Stresleri 

4.2. Kortikal Kemikte Oluşan Çekme ve Basma Streslerinin İncelenmesi 

Kronların singulumları üzerinden yapılan oblik yükleme sonrasında kortikal 

kemikte oluşan çekme ve basma stres değerleri implantların uzaklaştırılmasından sonra 

okluzal yüzden incelendi. Fonksiyonel kuvvetler uygulandıktan sonra modelde oluşan 

stres değerleri incelenirken maksimum değerler dikkate alındı. 1.5 mm ti-base 

modellerinde en yüksek çekme stresi, IPS e.max ZirCad modelinde 95.85 MPa olarak 

gözlenirken en düşük çekme stresi PEEK modelde 95.63 MPa olarak tespit edildi. Çekme 

stresinin yoğun olduğu alanlar kırmızı renkli olarak gösterilip en yoğun stres alanı, her 
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modelin palatinal tarafındaki kortikal kemikte gözlendi. Her implantın palatinalinden 

başlayarak meziale, distale ve palatinale doğru yayılan ve gittikçe azalan bir stres 

dalgalanması saptandı. 

1.5 mm ti-base modellerinde en yüksek basma stresi, IPS e.max ZirCad modelinde 

65.73 MPa olarak gözlenirken en düşük çekme stresi PEEK modelde 65.48 MPa olarak 

tespit edildi. Basma stresinin yoğun olduğu alanlar koyu mavi renkli olarak gösterilip en 

yoğun stres alanı, her modelin bukkal tarafındaki kortikal kemikte gözlendi. 1.5 mm’lik 

ti-baselerin 4 modeli de incelendiğinde kortikal kemik üzerinde oluşan en yüksek çekme 

ve basma stres değerlerin hibrit abutment materyallerinin farklı olmasından etkilenmediği 

saptandı. 

3 mm ti-base modellerinde en yüksek çekme stresi, IPS e.max ve IPS e.max 

ZirCad modelinde 95.20 MPa olarak gözlenirken en düşük çekme stresi PEEK modelde 

95.18 MPa olarak tespit edildi. Çekme stresinin yoğun olduğu alanlar kırmızı renkli 

olarak gösterilip en yoğun stres alanı, her modelin palatinal tarafındaki kortikal kemikte 

gözlendi. Her implantın palatinalinden başlayarak meziale, distale ve palatinale doğru 

yayılan ve gittikçe azalan bir stres dalgalanması saptandı. 

3 mm ti-base modellerinde en yüksek basma stresi, IPS e.max ZirCad modelinde 

65.28 MPa olarak gözlenirken en düşük çekme stresi PEEK modelde 65.26 MPa olarak 

tespit edildi. Basma stresinin yoğun olduğu alanlar koyu mavi renkli olarak gösterilip en 

yoğun stres alanı, her modelin bukkal tarafındaki kortikal kemikte gözlendi. 3 mm’lik ti-

baselerin 4 modeli de incelendiğinde kortikal kemik üzerinde oluşan en yüksek çekme ve 

basma stres değerlerin hibrit abutment materyallerinin farklı olmasından etkilenmediği 

görüldü. Geri kalan değerler Tablo 4.2 de gösterildi. 

1.5 mm ve 3 mm ti-base modellerin yüklemeleri karşılaştırıldığında, tüm 

modellerde çekme stres değerleri ve basma stres değerleri arasında belirli bir fark 



 

70 

gözlenmedi. Basma stres değerleri modeller üzerinde mavi renk alanlarla gösterilmiş olup 

basma stres değerlerinin mutlak değerleri alınmaktadır. Kortikal kemik üzerinde oluşan 

çekme streslerinin, basma streslerine göre daha geniş bir alana yayıldığı tespit edildi. 

Kortikal kemik üzerinde gözlenen çekme stresleri, basma stres değerlerinden daha yüksek 

olarak gözlenmektedir. Çekme kuvvetlerinin, basma tipi kuvvetlere göre kemiğe daha 

çok zarar verdiği göz önünde bulundurulmalıdır. 

Tablo 4.2. Kortikal Kemik Çekme ve Basma Stres Değerleri 

 

 

Kortikal Kemik
Çekme Stresleri

1.5mm

Kortikal Kemik
Basma Stresleri

1.5mm

Kortikal Kemik
Çekme Stresleri

3mm

Kortikal Kemik
Basma Stresleri

3mm

IPS e.max 95,82 -65,72 95,2 -65,27

IPS e.max ZirCad 95,85 -65,73 95,2 -65,28

Vita Enamic 95,75 -65,63 95,19 -65,27

PEEK 95,63 -65,48 95,18 -65,26

-80

-60

-40

-20

0

20

40

60

80

100

120

M
P

a

IPS e.max IPS e.max ZirCad Vita Enamic PEEK



 

71 

 

Şekil 4.9. 1.5 mm IPS e.max Modelinde Kortikal Kemikte Oluşan Çekme Stresi 

Dağılımları 

 

 

Şekil 4.10. 1.5 mm IPS e.max Modelinde Kortikal Kemikte Oluşan Basma Stresi 

Dağılımları 

 

 

Şekil 4.11. 1.5 mm IPS e.max ZirCad Modelinde Kortikal Kemikte Oluşan Çekme 

Stresi Dağılımları 
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Şekil 4.12. 1.5 mm IPS e.max ZirCad Modelinde Kortikal Kemikte Oluşan Basma 

Stresi Dağılımları 

 

 

Şekil 4.13. 1.5 mm Vita Enamic Modelinde Kortikal Kemikte Oluşan Çekme Stresi 

Dağılımları 

 

 

Şekil 4.14. 1.5 mm Vita Enamic Modelinde Kortikal Kemikte Oluşan Basma Stresi 

Dağılımları 
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Şekil 4.15. 1.5 mm PEEK Modelinde Kortikal Kemikte Oluşan Çekme Stresi 

Dağılımları 

 

Şekil 4.16. 1.5 mm PEEK Modelinde Kortikal Kemikte Oluşan Basma Stresi 

Dağılımları 

 

Şekil 4.17. 3 mm IPS e.max Modelinde Kortikal Kemikte Oluşan Çekme Stresi 

Dağılımları 
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Şekil 4.18. 3 mm IPS e.max Modelinde Kortikal Kemikte Oluşan Basma Stresi 

Dağılımları 

 

Şekil 4.19. 3 mm IPS e.max ZirCad Modelinde Kortikal Kemikte Oluşan Çekme Stresi 

Dağılımları 

 

Şekil 4.20. 3 mm IPS e.max ZirCad Modelinde Kortikal Kemikte Oluşan Basma Stresi 

Dağılımları 
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Şekil 4.21. 3 mm Vita Enamic Modelinde Kortikal Kemikte Oluşan Çekme Stresi 

Dağılımları 

 

Şekil 4.22. 3 mm Vita Enamic Modelinde Kortikal Kemikte Oluşan Basma Stresi 

Dağılımları 

 

 

Şekil 4.23. 3 mm PEEK Modelinde Kortikal Kemikte Oluşan Çekme Stresi Dağılımları 



 

76 

 

Şekil 4.24. 3 mm PEEK Modelinde Kortikal Kemikte Oluşan Basma Stresi Dağılımları 

4.3. Kansellöz Kemikte Oluşan Çekme ve Basma Streslerinin İncelenmesi 

Yükleme sonrası, kansellöz kemikte oluşan en yüksek çekme ve basma stres 

değerleri Tablo 4.3.’te gösterildi. Fonksiyonel kuvvetler uygulandıktan sonra modelde 

oluşan stres değerleri incelenirken maksimum değerler dikkate alındı. 1.5 mm ti-base 

modellerinde en yüksek çekme stresi, IPS e.max ve IPS e.max ZirCad modellerinde 0.66 

MPa olarak gözlenirken en düşük çekme stresi Vita Enamic ve PEEK modellerinde 0.65 

MPa olarak tespit edildi. Çekme stresinin yoğun olduğu alanlar kırmızı renkli olarak 

gösterilip en yoğun stres alanı, her modelin bukkal tarafındaki kansellöz kemikte 

gözlendi. Her implantın bukkalinden başlayarak meziale, distale ve bukkale doğru 

yayılan ve gittikçe azalan bir stres dalgalanması saptandı. Basma stresi değerleri ise 1.5 

mm modellerinin hepsinde 0.38 MPa olarak bulundu. Basma stresinin yoğun olduğu 

alanlar mavi renkli olarak gösterilip en yoğun stres alanı, her modelin palatinal tarafındaki 

kansellöz kemikte incelendi. Her implantın palatinalinden başlayarak meziale, distale ve 

bukkale doğru yayılan ve gittikçe azalan bir stres dalgalanması saptandı. 

3 mm ti-base modellerinde çekme stresi değerleri tüm modellerde 0.65 MPa olarak 

tespit edildi. Çekme stresinin yoğun olduğu alanlar kırmızı renkli olarak gösterilip en 

yoğun stres alanı, her modelin bukkal tarafındaki kansellöz kemikte incelendi. Her 

implantın bukkalinden başlayarak meziale, distale ve bukkale doğru yayılan ve gittikçe 
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azalan bir stres dalgalanması saptandı. Basma stresi değerleri ise 3 mm modellerinin 

hepsinde 0.37 MPa olarak tespit edildi. Basma stresinin yoğun olduğu alanlar mavi renkli 

olarak gösterilip en yoğun stres alanı, her modelin palatinal tarafındaki kansellöz kemikte 

gözlendi. Her implantın palatinalinden başlayarak meziale, distale ve bukkale doğru 

yayılan ve gittikçe azalan bir stres değeri saptandı. 

1.5 mm ve 3 mm ti-base modelleri birbirleriyle karşılaştırıldıklarında kansellöz 

kemikteki çekme ve basma stres değerlerinin benzer olduğu görüldü. Tüm modellerde 

hibrit abutment materyalinin değişmesinin kansellöz kemikteki çekme ve basma 

streslerinin dağılımlarının ve miktarlarının değiştirmediği tespit edildi. 

Tablo 4.3. Kansellöz Kemik Çekme ve Basma Stres Değerleri 

 

Kansellöz Kemik
Çekme Stresleri

1.5mm

Kansellöz Kemik
Basma Stresleri

1.5mm

Kansellöz Kemik
Çekme Stresleri

3mm

Kansellöz Kemik
Basma Stresleri

3mm

IPS e.max 0,66 -0,38 0,66 -0,37

IPS e.max ZirCad 0,66 -0,38 0,66 -0,37

Vita Enamic 0,65 -0,38 0,66 -0,37

PEEK 0,65 -0,38 0,66 -0,37
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Şekil 4.25. 1.5 mm IPS e.max Modelinde Kansellöz Kemikte Oluşan Çekme Stresi 

Dağılımları 

 

Şekil 4.26. 1.5 mm IPS e.max Modelinde Kansellöz Kemikte Oluşan Basma Stresi 

Dağılımları 

 

 

Şekil 4.27. 1.5 mm IPS e.max ZirCad Modelinde Kansellöz Kemikte Oluşan Çekme 

Stresi Dağılımları 
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Şekil 4.28. 1.5 mm IPS e.max ZirCad Modelinde Kansellöz Kemikte Oluşan Basma 

Stresi Dağılımları 

 

 

Şekil 4.29. 1.5 mm Vita Enamic Modelinde Kansellöz Kemikte Oluşan Çekme Stresi 

Dağılımları 

 

 

Şekil 4.30. 1.5 mm Vita Enamic Modelinde Kansellöz Kemikte Oluşan Basma Stresi 

Dağılımları 
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Şekil 4.31. 1.5 mm PEEK Modelinde Kansellöz Kemikte Oluşan Çekme Stresi 

Dağılımları 

 

 

Şekil 4.32. 1.5 mm PEEK Modelinde Kansellöz Kemikte Oluşan Basma Stresi 

Dağılımları 

 

 

Şekil 4.33. 3 mm IPS e.max Modelinde Kansellöz Kemikte Oluşan Çekme Stresi 

Dağılımları 
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Şekil 4.34. 3 mm IPS e.max Modelinde Kansellöz Kemikte Oluşan Basma Stresi 

Dağılımları 

 

 

Şekil 4.35. 3 mm IPS e.max ZirCad Modelinde Kansellöz Kemikte Oluşan Çekme 

Stresi Dağılımları 

 

 

Şekil 4.36. 3 mm IPS e.max ZirCad Modelinde Kansellöz Kemikte Oluşan Basma 

Stresi Dağılımları 
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Şekil 4.37. 3 mm Vita Enamic Modelinde Kansellöz Kemikte Oluşan Çekme Stresi 

Dağılımları 

 

 

Şekil 4.38. 3 mm Vita Enamic Modelinde Kansellöz Kemikte Oluşan Basma Stresi 

Dağılımları 

 

 

Şekil 4.39. 3 mm PEEK Modelinde Kansellöz Kemikte Oluşan Çekme Stresi 

Dağılımları 
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Şekil 4.40. 3 mm PEEK Modelinde Kansellöz Kemikte Oluşan Basma Stresi 

Dağılımları 

4.4. Ti-Base Abutmentler Üzerinde Oluşan Çekme ve Basma Streslerinin 

İncelenmesi 

Yükleme sonrası, 1.5 mm ve 3 mm Ti-base abutmentler üzerinde oluşan en yüksek 

çekme ve basma stres değerleri Tablo 4.4. ve Tablo 4.5.’te gösterildi. Abutmentlerin 

basamak bölgesinden ve dişeti yüksekliğindeki kırmızı yoğun stres alanlarından stres 

değerleri alınarak değerlendirme yapıldı. 

Bu yüklemelerde 1.5 mm ti-base abutmentlerin basamakları üzerinde oluşan en 

yüksek von Mises stres değerleri PEEK modelinde 151.61 MPa olarak gözlenirken, en 

düşük von Mises stres değeri ise IPS e.max ZirCad modelinde 94.94 MPa olarak görüldü. 

Diğer değerler Tablo 4.4.’ de gösterildi. PEEK modelinde gözlenen stres değerleri IPS 

e.max ZirCad modelinde meydana gelen stresten % 62 daha fazla olduğu tespit edildi. 

IPS e.max ve IPS e.max ZirCad modellerinde gözlenen stres değerleri birbirine yakın 

değerler gösterdi. Vita Enamic modelinde gözlenen stres değerleri IPS e.max ZirCad 

modelinde meydana gelen stresten % 28 fazla olduğu bulundu. 

Bu yüklemelerde 3 mm ti-base abutmentlerin basamakları üzerinde oluşan en 

yüksek von Mises stres değerleri PEEK modelinde 157.6 MPa olarak gözlenirken, en 

düşük von Mises stres değeri ise IPS e.max ZirCad modelinde 73.07 MPa olarak tespit 
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edildi. Diğer değerler Tablo 4.4.’ de gösterildi. PEEK modelinde gözlenen stres değerleri 

IPS e.max ZirCad modelinde meydana gelen stresten % 115 daha fazla olduğu tespit 

edildi. IPS e.max ve IPS e.max ZirCad modellerinde gözlenen stres değerleri birbirine 

yakın değerler gösterdi. Vita Enamic modelinde gözlenen stres değerleri IPS e.max 

ZirCad modelinde meydana gelen stresten % 41 fazla olduğu bulundu. 

1.5 mm ve 3 mm ti-base modellerinde stres değerlerinin karşılıklı 

değerlendirilmesi yapıldığında 3 mm ti-base modellerinin basamaklarında gözlenen stres 

değerleri 1.5 mm ti-base modellerinde gözlenen stres değerlerinden PEEK modeli hariç, 

daha düşük stres değerleri gösterdiği tespit edildi. PEEK modellerinde gözlenen stres 

değerleri birbirlerine yakın değerler gösterdi. 1.5 mm IPS e.max ve IPS e.max ZirCad 

modellerindeki stres değerleri, 3 mm IPS e.max ve IPS e.max ZirCad modellerinde 

gözlenen stres değerlerinden % 28 fazla olduğu bulundu. 1.5 mm Vita Enamic modelinde 

gözlenen stres değerleri, 3 mm Vita Enamic modelinde gözlenen stres değerlerinden % 

18 daha fazla olduğu gözlendi. 
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Tablo 4.4. Ti-Base Abutment Basamağında Gözlenen von Mises Stres Değerleri 

 

Ti-base abutmentlarda stresin değerlendirildiği 2. alan abutmentların dişeti 

yüksekliklerinin ortasındaki kırmızı yoğun stres alanlarıdır ve bu alandan alınan stres 

değerleriyle değerlendirmeler yapıldı. 1.5 mm ti-base abutment modellerinde en yüksek 

von Mises stres değeri PEEK modelinde 277.99 MPa olarak gözlenirken en düşük von 

Mises stres değeri IPS e.max ZirCad modelinde 275.93 MPa olarak tespit edildi. Diğer 

von Mises stres değerleri Tablo 4.5.’te gösterildi. 1.5 mm modellerinde tüm stres 

değerleri birbirine benzer değerler gösterdiği bulundu. Bu noktadan alınan stres değerleri 

için hibrit abutment materyalinin ti-base abutment üzerinde oluşan stres değerlerini 

etkilemediği görüldü. 

3 mm ti-base abutment modellerinde en yüksek von Mises stres değeri PEEK 

modelinde 309.77 MPa olarak gözlenirken en düşük von Mises stres değeri IPS e.max 

ZirCad modelinde 308.43 MPa olarak tespit edildi. Diğer von Mises stres değerleri Şekil 

4.5.’te gösterildi. 3 mm modellerinde tüm stres değerleri birbirine benzer değerler 

1.5 mmTi-base Abutment von Mises
Stresleri

3 mm Ti-base Abutment von Mises
Stresleri

IPS e.max 103,58 81,18

IPS e.max ZirCad 94,94 73,07

Vita Enamic 122,42 103,51

PEEK 151,61 157,6
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gösterdiği görüldü. Bu noktadan alınan stres değerleri için hibrit abutment materyalinin 

ti-base abutment üzerinde oluşan stres değerlerini etkilemediği bulundu. 

1.5 mm ve 3 mm ti-base abutmentlerin dişeti yüksekliklerinden alınan stresler 

karşılıklı değerlendirildiğinde, 3 mm ti-base abutmentlarda, 1.5 mm ti–base abutmentlara 

göre abutmentin dişeti seviyesinde % 12 fazla stres birikimi tespit esildi. Sonuç olarak, 

1.5 mm abutmentların basamaklarında von Mises stres değerleri daha yüksekken, 3 mm 

abutmentların dişeti yüksekliklerinde von Mises stres değerleri daha yüksek olarak 

gözlendi. 

Tablo 4.5. Ti-Base Abutmentın Dişeti Yüksekliğinde Gözlenen von Mises Stres 

Değerleri 

 

 

 

 

1.5 mmTi-base Abutment von Mises
Stresleri

3 mm Ti-base Abutment von Mises
Stresleri

IPS e.max 276,08 308,45

IPS e.max ZirCad 275,93 308,43

Vita Enamic 276,68 308,73

PEEK 277,99 309,77
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Şekil 4.41. 1.5 mm IPS e.max Modelinde Ti-Base Abutment Üzerinde Oluşan von 

Mises Stres Dağılımları 

 

 

Şekil 4.42. 1.5 mm IPS e.max ZirCad Modelinde Ti-Base Abutment Üzerinde Oluşan 

von Mises Stres Dağılımları 

 

 

 

Şekil 4.43. 1.5 mm Vita Enamic Modelinde Ti-Base Abutment Üzerinde Oluşan von 

Mises Stres Dağılımları 
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Şekil 4.44. 1.5 mm PEEK Modelinde Ti-Base Abutment Üzerinde Oluşan von Mises 

Stres Dağılımları 

 

 

Şekil 4.45. 3 mm IPS e.max Modelinde Ti-Base Abutment Üzerinde Oluşan von Mises 

Stres Dağılımları 

 

 

Şekil 4.46. 3 mm IPS e.max ZirCad Modelinde Ti-Base Abutment Üzerinde Oluşan von 

Mises Stres Dağılımları 
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Şekil 4.47. 3 mm Vita Enamic Modelinde Ti-Base Abutment Üzerinde Oluşan von 

Mises Stres Dağılımları 

 

Şekil 4.48. 3mm PEEK Modelinde Ti-Base Abutment Üzerinde Oluşan von Mises Stres 

Dağılımları 

4.5. Hibrit Abutmentler Üzerinde Oluşan Von Mises Streslerinin 

Değerlendirilmesi 

Fonksiyonel yükler altında, hibrit abutmentler üzerinde gözlenen en yüksek stres 

bulguları Tablo 4.6. da gösterildi. Hibrit abutmenler üzerindeki stres değerleri, hibrit 

abutmentin Ti base abutment üzerine oturduğu basamak kısmından alındı. 

3.5 mm hibrit abutment modellerinin yüklemesinde; en yüksek von Mises stres 

değeri IPS e.max ZirCad modelinde 61.87 MPa, en düşük değer ise PEEK modelinde 

22.02 MPa olarak görüldü. Diğer stres değerleri Tablo 4.6. da gösterildi. IPS e.max ve 
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IPS e.max ZirCad hibrit abutmentler üzerinde oluşan von Mises stres değerlerinin 

birbirine benzer olduğu tespit edildi. IPS e.max ZirCad hibrit abutment üzerinde oluşan 

von Mises stresleri, PEEK hibrit abutment üzerinde oluşan von Mises stres değerlerinden 

% 180 fazla olduğu belirlendi. Vita Enamic hibrit abutmentler üzerinde oluşan von Mises 

stres değerleri IPS e.max ZirCad’ten % 24 daha düşük değerler gösterirken, PEEK hibrit 

abutmentten % 120 fazla stres değerleri gösterdi. 

2 mm hibrit abutment modellerinin yüklemesinde; en yüksek von Mises stres 

değeri IPS e.max modelinde 58.78 MPa, en düşük değer ise PEEK modelinde 16.45 MPa 

olarak tespit edildi. Diğer stres değerleri Tablo 4.6. da gösterildi. IPS e.max ve IPS e.max 

ZirCad hibrit abutmentler üzerinde oluşan von Mises stres değerlerinin birbirine benzer 

olduğu bulundu. IPS e.max hibrit abutment üzerinde oluşan von Mises stresleri, PEEK 

hibrit abutment üzerinde oluşan von Mises stres değerlerinden % 262 fazla olduğu 

belirlendi. Vita Enamic hibrit abutmentler üzerinde oluşan von Mises stres değerleri IPS 

e.max’ten % 31 daha düşük değerler gösterirken, PEEK hibrit abutmentten % 172 fazla 

stres değerleri gösterdi. 

2 mm ve 3.5 mm dişeti yüksekliğine sahip IPS e.max ve IPS e.max ZirCad hibrit 

abutmentler üzerinde oluşan von Mises stres değerlerinin birbirine benzer olduğu tespit 

edildi. 3.5 mm dişeti yüksekliğine sahip Vita Enamic hibrit abutmentler üzerindeki stres 

değerlerinin, 2 mm Vita Enamic hibrit abutment üzerindeki stres değerlerinden % 11 fazla 

olduğu bulundu. 3.5 mm dişeti yüksekliğine sahip PEEK hibrit abutmentler üzerindeki 

stres değerlerinin, 2 mm PEEK hibrit abutment üzerindeki stres değerlerinden % 37 fazla 

olduğu anlaşıldı. 

Hibrit abutmentlar arasındaki yapılan stres değerlendirmeleri sonucunda IPS 

e.max = IPS e.max ZirCad > Vita Enamic >PEEK olduğu tespit edildi. En düşük stres 

değerleri her iki dişeti yüksekliğinde de PEEK hibrit abutmentlerde bulundu. Dişeti 
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yüksekliğinin artması tüm modellerde hibrit abutmentler üzerinde meydana gelen von 

Mises stres değerlerinin azalmasını sağlamıştır. 

Tablo 4.6. Hibrit Abutmentler Üzerinde Oluşan von Mises Stresleri 

 

 

 

 

 

Şekil 4.49. 3,5 mm IPS e.max Hibrit Abutment Üzerinde Oluşan von Mises Stres 

Dağılımları 

 

3.5 mm Hibrit Abutment von Mises
Stresleri

2 mm Hibrit Abutment von Mises
Stresleri

IPS e.max 60,84 58,78

IPS e.max ZirCad 61,87 58,54

Vita Enamic 49,24 44,84

PEEK 22,02 16,45
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Şekil 4.50. 3,5 mm IPS e.max ZirCad Hibrit Abutment Üzerinde Oluşan von Mises 

Stres Dağılımları 

 

 

 

Şekil 4.51. 3,5 mm Vita Enamic Hibrit Abutment Üzerinde Oluşan von Mises Stres 

Dağılımları 

 

 

Şekil 4.52. 3,5 mm PEEK Hibrit Abutment Üzerinde Oluşan von Mises Stres 

Dağılımları 
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Şekil 4.53. 2 mm IPS e.max Hibrit Abutment Üzerinde Oluşan von Mises Stres 

Dağılımları 

 

 

Şekil 4.54. 2 mm IPS e.max ZirCad Hibrit Abutment Üzerinde Oluşan von Mises Stres 

Dağılımları 

 

 

Şekil 4.55. 2 mm Vita Enamic Hibrit Abutment Üzerinde Oluşan von Mises Stres 

Dağılımları 
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Şekil 4.56. 2 mm PEEK Hibrit Abutment Üzerinde Oluşan von Mises Stres Dağılımları 

4.6. Kronlar Üzerinde Oluşan Von Mises Streslerinin Değerlendirilmesi 

Fonksiyonel yükler altında, kronlar üzerinde gözlenen en yüksek stres bulguları 

Tablo 4.7. de gösterildi. Kronlar üzerinde stres değerlendirmeleri yapılırken maksimum 

von Mises stres değerleri göz önüne alındı. Tüm modellerde kron yapıları IPS e.max 

materyalinden üretildi. 

1.5 mm modellerinin yüklemesinde; en yüksek von Mises stres değeri IPS e.max 

ZirCad modelinde 273.06 MPa, en düşük değer ise PEEK modelinde 166.66 MPa olarak 

tespit edildi. Diğer stres değerleri Tablo 4.7. de gösterildi. IPS e.max ve PEEK 

modellerinde IPS e.max kron üzerinde oluşan von Mises stres değerlerinin birbirine 

benzer olduğu görüldü. IPS e.max ZirCad modeli üzerindeki kronda oluşan von Mises 

stresleri, Vita Enamic modeli üzerindeki kronda oluşan von Mises stres değerlerinden % 

64 fazla olduğu belirlendi. Vita Enamic modeller üzerindeki kronlarda oluşan von Mises 

stres değerleri IPS e.max ve PEEK modelleri üzerindeki kronlarda oluşan stres 

değerlerinden % 17 daha düşük stres tespit edildi. 

3 mm modellerinin yüklemesinde; en yüksek von Mises stres değeri IPS e.max 

ZirCad modelinde 249.82 MPa, en düşük değer ise Vita Enamic modelinde 166.7 MPa 

olarak tespit edildi. Diğer stres değerleri Tablo 4.7. de gösterildi. Vita Enamic ve PEEK 

modellerinde IPS e.max kron üzerinde oluşan von Mises stres değerlerinin birbirine 
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benzer olduğu bulundu. IPS e.max ZirCad modeli üzerindeki kronda oluşan von Mises 

stresleri, Vita Enamic modeli üzerindeki kronda oluşan von Mises stres değerlerinden % 

50 fazla olduğu belirlendi. IPS e.max ZirCad model üzerindeki kronda oluşan von Mises 

stresleri, IPS e.max model üzerindeki kronda oluşan von Mises streslerinden % 22 fazla 

olduğu gözlendi. 

Tüm modellerin birlikte değerlendirmesi yapıldığında; 1.5 mm ve 3 mm IPS e.max 

modellerin üzerindeki kronların stres değerlerinin birbirine benzer olduğu görüldü. 1.5 

mm ve 3 mm Vita Enamic modellerin üzerindeki kronların stres değerlerinin de birbirine 

benzer olduğu tespit edildi. IPS e.max ve Vita Enamic modelleri üzerindeki kronlar için 

ti-base abutmentin dişeti seviyelerinin farklı olması stres değerleri üzerinde bir farklılığa 

sebep olmadığı anlaşıldı. 3 mm IPS e.max ZirCad modeli üzerindeki kronda oluşan von 

Mises stres değerlerinin, 1.5 mm IPS e.max ZirCad modeli üzerindeki kronda oluşan Von 

Mises stres değerlerinden % 9,6 daha düşük olduğu bulundu. 3 mm PEEK modeli 

üzerindeki kronda oluşan von Mises stres değerlerinin, 1.5 mm PEEK modeli üzerindeki 

kronda oluşan Von Mises stres değerlerinden % 19 daha düşük olduğu görüldü. IPS e.max 

ZirCad ve PEEK modelleri üzerindeki kronlar için 3 mm ti-base yüksekliği 

kullanılmasının stres değerlerini azalttığı gözlendi. Tüm modeller için streslerin 

toplandığı alanlar, kronların kole bölgeleri ve yüklemenin uygulandığı alanlar olarak 

tespit edildi.  
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Tablo 4.7. Kronlar Üzerinde Oluşan von Mises Stresleri 

 

 

 

 

Şekil 4.57. 1.5 mm IPS e.max Modeli Üzerindeki Kronda Oluşan Von Mises Stres 

Dağılımları 

 

 

1.5 mm IPS e.max Kron von Mises
Stresleri

3 mm IPS e.max Kron von Mises
Stresleri

IPS e.max 199,41 203,17

IPS e.max ZirCad 273,06 249,82

Vita Enamic 166,66 166,7

PEEK 198,23 166,83
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Şekil 4.58. 1.5 mm IPS e.max ZirCad Modeli Üzerindeki Kronda Oluşan Von Mises 

Stres Dağılımları 

 

 

Şekil 4.59. 1.5 mm Vita Enamic Modeli Üzerindeki Kronda Oluşan Von Mises Stres 

Dağılımları 

 

 

Şekil 4.60. 1.5 mm PEEK Modeli Üzerindeki Kronda Oluşan Von Mises Stres 

Dağılımları 
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Şekil 4.61. 3 mm IPS e.max Modeli Üzerindeki Kronda Oluşan Von Mises Stres 

Dağılımları 

 

 

Şekil 4.62. 3 mm IPS e.max ZirCad Modeli Üzerindeki Kronda Oluşan Von Mises Stres 

Dağılımları 

 

 

Şekil 4.63. 3 mm Vita Enamic Modeli Üzerindeki Kronda Oluşan Von Mises Stres 

Dağılımları 
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Şekil 4.64. 3 mm PEEK Modeli Üzerindeki Kronda Oluşan Von Mises Stres 

Dağılımları 
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5. TARTIŞMA 

Bu tez çalışmasında, tüm hibrit abutment materyallerinin, implant ve periferal 

kemik stres dağılımları üzerinde oluşturdukları biyomekanik özellikler birbirlerine 

benzer değerler göstermiştir. Bu sonuçlar doğrultusunda Vita Enamic materyalinin 

kullanılmasıyla implant ve periferal kemikteki stres dağılımlarının azalacağını 

düşündüğümüz hipotezimiz reddedilmiştir. Ti-base abutmentların dişeti yüksekliklerinin 

artmasıyla implant üzerindeki stres dağılımlarının % 12 oranında düştüğü, periferal 

kemikteki stres değerlerinin değişmediği gözlenmiştir. 2. hipotezimizde sonuçlar 

doğrultusunda implantlar üzerindeki stres dağılımlarının düşüreceğini ön gördüğümüz 

kısmı kabul edilmiş olup periferal kemik üzerinde değişim olmaması yönünden de 

reddedilmiştir. 

Maksiller anterior bölge diş eksikliklerinin rehabilitasyonlarında sıklıkla sabit ve 

hareketli protetik restorasyonlar kullanılmaktadır. Günümüzde, hastaların artan estetik 

beklentileri sebebiyle estetik ve fonksiyon sağlanamadığında, hasta memnuniyet 

azalmaktadır. Diş eksikliklerinin rehabilitasyonlarında dental implantlar tedavi 

seçenekleri arasında oldukça önemli bir yere sahip olmuştur. Yapılan çalışmalar hem tek 

diş eksiklerinde,171, 172  hem de kısmi dişsiz arklara yerleştirilen implantların yüksek 

başarı oranlarına sahip olduğunu göstermektedir.79, 173 

Branemark’ın osteointegrasyon terimini diş hekimliğinde tanımlamasıyla birlikte 

titanyum implantlar geniş kullanım alanları bulmuşlardır ve başarı oranları da oldukça 

yüksektir.174, 175 Önceki yıllarda osteointegre bir implant çevre dokular sağlıklıysa ve 

implantlar uzun sürelerle ağızda kalıyorsa başarılı bir tedavi olarak düşünülürken 

günümüzde implant başarısında tüm bu faktörlerin yanı sıra estetik faktörlerinde önemli 

rol oynadığı tespit edilmiştir.176 Belser ve ark.177 yaptığı çalışmaya göre anterior bölgeye 

yerleştirilen implantların, çenelerde başka bölgelere yerleştirilen implantlarla aynı başarı 
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oranı gösterdiği belirtilmiştir. Henry ve ark178 yaptığı 5 yıllık takipli bir çalışmada 

anterior maksillaya uygulanan implantların % 96 başarı oranına sahip olduğunu 

saptarken, % 9 oranında ise estetik komplikasyonların görüldüğü belirlenmiştir. 

Diş hekimliğinde yapılan implant tedavilerinde başarı ve başarısızlıkların anahtarı 

uygulanan stresin destek dokulara aktarılma biçimidir. Bu bakımdan implant destekli 

protezlerin uzun dönem başarısı için restorasyonların biyomekanik açıdan 

değerlendirilmesi önem taşımaktadır.179 Yapılan restorasyonların başarısı için kullanılan 

materyallerin mekanik özelliklerinin ve materyallerin kuvvetler karşısında gerilme 

değerleri ve streslerin dağılımlarını bilinmesi gerekmektedir. İmplant ve doğal dişler 

farklı çiğneme kuvvetlerinden sorumlu olmaktadırlar10, 11 ve bu farklılık elastik tampon 

görevi gören periodontal ligamentin varlığı ya da yokluğuyla yakından ilişkilidirler.14 Bu 

yapıların biyomekanik cevaplarının analizi, biyomateryallerin kompleksliği, dental 

anatomi ve mikroyapısal detaylar sebebiyle zor olmaktadır. İmplantlardan destek 

dokulara yük transferinin ve stres dağılımının ; yüklemenin büyüklüğüne ve yönüne , 

kemik-implant ara yüzeyine, implantların uzunluk ve çapına, implant yüzeyinin şekline 

ve karakteristiğine, uygulanan protez tipine ve materyal özelliklerine, çevreleyen kemik 

kalitesine ve miktarına bağlı olmakla birlikte birçok biyomekanik faktörle 

ilişkilendirilmiştir.180 Bu farklılıkların implant, protez ve çevre kemik dokuları üzerinden 

etkisinin in-vivo testlerle tespit edilmesi, in-vivo testlerin maliyetleri, riskleri ve etik 

problemler sebebiyle neredeyse imkansız olmaktadır.181 Bu yüzden kemikte meydana 

gelen gerinim ve gerilimlerin sayısal olarak ölçülmesi amacıyla, araştırmacılar arasında 

in-vitro çalışmalar ve matematiksel modellerin analizleri daha popüler hala gelmiştir. Son 

yıllarda diş hekimliği alanında sonlu elemanlar stres analizi yöntemi sıklıkla kullanılmaya 

başlanmıştır.34,181-183 SESA’leri, materyallerin özelliklerini standardize 
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etmektedir7,8,129,184 ve karmaşık geometrilerdeki materyallerin biyomekanik 

davranışlarını değerlendirmek için uygun ve analitik bir yöntemdir.7 

Sonlu elemanlar stres analizlerinde, yapıların bilgisayar ortamında matematiksel 

modelleri elde edilmektedir. Elde edilen sonuçlar tekrarlanabilir nitelik taşımaktadır. 

Karmaşık geometrik yapıya sahip cisimlerin modellemesi yapılarak, farklı mekanik 

özelliklere sahip cisimlerin stres altında gösterdiği davranışlar incelenebilir. Sonlu 

elemanlar modelleri gerçekliğin basitleştirilmiş halidir. Yapılan bu basitleştirmeler ve 

sadeleştirmeler dikkatli yapılmalı ve her zaman değerlendirilen soruna uygun 

yapılmalıdır. Oluşturulan matematiksel modeller üzerinde sınır koşulları, materyal 

özellikleri, modellerin geometrileri ve yükleme koşulları gerçeğe uygun şekillerde 

değiştirilebilmekte ve elde edilen sonuçlar oldukça hassas değerler vermektedir.185 

Modellemenin gerçek yapılara uygunluğu sayesinde implant, diş, protetik üst yapı ve 

çevre kemik yapıya kuvvet iletim ve dağılım mekanizması çok hassas ve detaylı 

değerlendirmeye olanak sağlamakta7 ve yapılan diğer çalışmalarda SESA’nin diğer 

yöntemlerle karşılaştırılmasında uyumlu ve tutarlı sonuçların elde edildiği tespit 

edilmiştir. Sonlu elemanlar stres analizinin diğer avantajlarının da göz önünde 

bulundurulmasıyla tez çalışmamızda sonlu elemanlar stres analizi yöntemi tercih 

edilmiştir. 

SESA’lerinde modeller iki boyutlu ve üç boyutlu olarak üretilebilmektedir. 2B 

modellerde; düzlem dışı deformasyonlar, gerilme ve stresler önemsizdir ve yapay 

kısıtlamalar analizde daha fazla hataya neden olur. 2B modellerin oluşturulması daha 

basit ve fazla zaman alıcı değillerdir fakat dental yapıların kompleksliği ve kullanılan 

materyallerin çeşitliliğinin taklit edilmesi zor olmaktadır ve 2B modellerde derinlik 

boyutunda meydana gelen değişimler değerlendirilemez.133, 186 Bu nedenlerden dolayı, 

biyolojik veya biyolojik olarak uyumlu yapıları analiz etmek için 3B modellerin 
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kullanılması, 2B modellerden daha gerçekçi sonuçlar vermektedir.27 3B modellerde 

dokuların ve yapıların gerçeğe yakın modellemeleri yapılabilmektedir.7, 8 Meijer ve 

arkadaşlarının187, mandibula üzerinde yaptıkları 2B SESA’inde modellerin 

hazırlanmasının ve sonuçların hesaplanmasının kolay olduğuna ulaşılmış olup daha 

detaylı sonuçların elde edilmesi için 3B analizlere ihtiyaç olduğu bildirilmiştir. 3B SESA, 

2B SESA’nin yerine kemik üzerindeki stres dağılımını daha iyi göstermelerinden dolayı 

tercih edilmektedir.188 3B modellerde gerçeğe daha uygun modeller hazırlanmakla 

birlikte sonuçların hassasiyetleri oldukça yüksektir ve istenilen analiz bölgesine göre 

uygun mesh yoğunluğu oluşturulabilmektedir. Bu bilgilerin ışığında tez çalışmamızda 

implantlar, çeşitli malzemeler ve çevre kemik dokusunda meydana gelen streslerin 

değerlendirilmesi için 3 boyutlu sonlu elemanlar stres analizi tercih edilmiştir. 

Sonlu elemanlar yönteminde kullanılacak matematiksel modellerde, gerçek 

cismin tamamının mı yoksa sadece çalışılacak bölgenin mi modellenmesi gerekliliği tam 

olarak açıklanmamıştır. Meijer ve ark.189 yaptıkları çalışmada 3 model oluşturmuşlardır; 

alt çenenin tamamının modellendiği, sadece mental foramenler arası bölgenin kullanıldığı 

3B’lu modeller ve sadece mental foramenler arası bölgenin kullanıldığı 2B’lu modeller. 

Uygulanan stres analizi sonrasında mental foramenler arası 3B’lu modellemenin yeterli 

olduğu ve benzer çalışmalarda sadece çalışılacak bölgenin modellemesinin zaman 

yönünden araştırmacılara vakit kazandırması ve analizin daha kolay olması nedeniyle 

yeterli olacağını belirtmişlerdir.185, 189 Texeira ve ark.190 yaptıkları çalışamanın 

modellemesinde, implantlardan 4.2 mm uzaklıktaki alanlarda yapılan kemik 

modellemelerinin sonlu elemanlar stres analizi sonuçlarının anlamlı olarak etkilemediği 

gösterilmiştir. Tada ve ark.191 yaptığı çalışmada mandibulanın kutu şeklinde modellemesi 

yapılmış ve araştırma periyodundaki uygulamayı kısaltmış ve sonuçlarda daha kesin 

değerler elde edilmiştir. Bu çalışmaların ışığında, tez çalışmamızda tüm maksillanın katı 
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modellemesi hazırlanmıştır fakat hem analiz süresini kısaltmak, hem de bilgisayar 

ortamında fazla alan kaplamaması amacıyla sadece analizi yapılacak implantın ve üst 

yapıları içeren bölgenin modellenmesi tercih edilmiştir. 

SESA yönteminde modellerin karmaşıklığı arttıkça incelenen yapının bilgisayar 

ortamına aynen aktarılıp doğru bir analizini yapmak güçleşmektedir. Bu yüzden SESA 

yönteminde çalışma sürelerinin kısaltılması amacıyla model geometrileri üzerinde 

gerçeğe uygun bazı basitleştirme işlemleri ve varsayımlar uygulanmaktadır.185 Yapılan 

basitleştirmeler, karşılaştırmalı çalışmalarda klinik koşulların taklit edilmesi amacıyla 

yeterli olmaktadır. Bu yöntemlere paralel olarak çalışmamızda implant iç vidası üzerinde 

oluşan stres dağılımları analiz dışında tutulmuş olup, implant ve abutment arasındaki 

mikrohareketlilik göz ardı edilmiş olup, tek parça olarak varsayılmıştır. Hibrit 

abutmentler ile titanyum base abutmentlar ve hibrit abutmentlar ile kron materyalleri 

arasındaki bağlantılar rezin simanlar ile sağlanmaktadır. Siman kalınlıkları, 

önemsenmeyecek kadar az olduğu için bu tez çalışmasında göz ardı edilmişlerdir.192, 193 

SESA yönteminde materyal özellikleri yapılardaki stres dağılımlarını ve 

miktarlarını etkilemektedir. Diğer birçok çalışmada da olduğu gibi modellerdeki yapıların 

hepsinin homojen, izotropik ve linear elastik olduğu varsayılmıştır.7, 120, 121, 194 Uzun 

kemikler üzerinde yapılmış birçok çalışmada kemiğin fiziksel özelliklerinin, non-

homojen ve anizotropik olduğu gösterilmiştir. Yapılan çalışmalarla mandibulanın 

kortikal kemiğinin transvers izotropik ve homojen olmadığı belirtilmiştir.195 Gerçekte 

maksilla ve mandibula canlı dokular olmasıyla birlikte dinamiktirler ve mekanik stresler 

altında farklı cevaplar vermektedirler.196 

Yapılan birçok SESA çalışmasında65, 197 kemik implant ara yüzü boyunca sıkı bir 

temas olduğu varsayılmıştır. Fakat, in vivo koşullarda hiçbir zaman hücresel düzeyde 

kemik implant yüzeyi arasında % 100 osteointegrasyon meydana gelmemektedir.7 
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Yapılan histolojik çalışmalara göre kemik implant temasının ortalama % 61,3 olduğu 

belirtilmiştir.198 Çalışmamızda implantların % 100 osteointegre oldukları varsayılmıştır, 

bu sebepten dolayı çalışma sonuçları değerlendirilirken SESA sınırlamalarının göz 

önünde bulundurulması gerekmektedir. 

SESA yönteminde güvenilir sonuçlar elde edilmesinde diğer önemli bir konu ise 

eleman ve düğüm sayısı olmaktadır. Meijer ve ark.189 yaptıkları çalışmaya göre, ayrıntılı 

modellerin oluşturulmasıyla, eleman ve düğüm sayısının fazla olmasıyla analiz 

sonuçlarından elde edilecek değerlerin gerçekte elde edilecek sonuçlara yakın olması 

sağlanmaktadır. SESA yönteminde sonuçların daha güvenilir olarak elde edilebilmesi için 

eleman ve düğüm sayılarının en az 30.000-200.000 arasında ve eleman boyutlarının 150-

300 µm olması gerekmektedir ve 300 µm’den büyük boyutlardaki elemanların yanıltıcı 

sonuçlar vereceği bildirilmiştir.181, 199. Eleman boyutunun azalmasıyla, eleman sayısı 

artmaktadır bu yüzden modellerin analiz süreleri uzamaktadır.181, 199 Bu bilgilerin ışığında 

çalışmamızda 1.5 mm modeller için eleman sayısı 444.912, düğüm sayısı ise 92.438, 3 

mm modeller için elaman sayısı 450.386, düğüm sayısı ise 94.071 olarak belirlenmiştir. 

Bu sayılar SESA yöntemi kullanılarak yapılan çalışmaların büyük çoğunluğunda 

kullanılan eleman ve düğüm sayılarının oldukça üzerinde değerlerdir.200, 201 

SESA yönteminde materyal özellikleri elastisite modülü ve poisson katsayısı ile 

nitelendirilmektedir. Sonlu elemanlar çalışmalarında; implantların, kortikal ve kansellöz 

kemiğin, dental yapıların, protezin, protetik materyallerin, mukozanın elastisite modülleri 

ve poisson için kabul edilmiş tek bir tablo yoktur.202, 203 Kemik yapıları ve implantlar için 

en çok kullanılan değerler kullanılırken, IPS e.max, IPS e.max ZirCad, Vita Enamic ve 

PEEK materyalleri için üretici firma değerleri kullanılmıştır. 

Anterior maksillar bölgede sıklıkla kemik rezorbsiyonuyla karşılaşıldığından 

implantımızın çapı 3.75 mm, boyu da 10 mm olarak seçilmiştir. Modeller hazırlanırken, 
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maksiller anterior bölgede implantın, hibrit abutmentin ve protetik restorasyonun ağız 

içindeki pozisyonunu taklit edeceği şekilde tasarlaması yapılmıştır. Her iki modelde de, 

protetik restorasyonun ağız içindeki pozisyonunun sabit olduğu kabul edildiğinden dolayı 

implant, abutment ve kron pozisyonları değiştirilmemiştir. Sadece ti- base abutmentların 

dişeti seviyeleri ve hibrit abutmentların materyalleri değiştirilmiştir. 

Çiğneme işlemi karmaşık bir yapıya sahiptir ve farklı yönlerden dişler ve 

restorasyonlar üzerine kuvvetler iletilmektedir. Okluzal kuvvetler protetik 

restorasyondan, implanta geçerek kemik üzerinde direkt kuvvet iletimine sebep 

olmaktadır.10, 11 Yüklemenin tipi ve kuvvetin büyüklüğü, yük transferinde etkili 

olmaktadır.7 İmplant destekli restorasyon üzerine gelen aşırı yükler implantı çevreleyen 

kemikte rezorpsiyonlara öncülük etmektedir ve bu durum sonucunda implant kayıpları 

gözlenebilmektedir.204 Yapılan birçok çalışmada oblik yükler, aksiyal ve vertikal göre 

daha yüksek stres değerlerinin görülmesine sebep olmuştur.205 Takahashi ve ark.205 

yaptığı çalışmada implant destekli hareketli protezlerde, yükleme tipinin stres üzerindeki 

etkisini incelemişlerdir, protez ve periferal kemik yapısı üzerinde oblik yüklerin stres 

değerlerini arttırdığı sonucuna varmışlardır. Chun ve ark.206 yaptıkları SESA 

çalışmasında vertikal yüklemeyle farklı modeller üzerinde stres dağılımlarının benzer 

olduğu, oblik yüklemelerde ise modellerin stres dağılımları arasında belirgin farklar 

olduğu gözlenmiştir. Bu sebepler dolayısıyla okluzal erken temasların kaldırılması ve 

uzun süreli implant ve restorasyonun sağkalımı için optimum okluzal ilişkinin kurulaması 

gereklidir. 

Maksiller anterior bölge yükleme koşulları ile ilgili çalışmalar incelendiğinde 

farklı doğrultularda, farklı kuvvet büyüklüklerinde yüklemelerin yapıldığı görülmüştür. 

Sadrimanesh ve ark.207 kronun insizal kenarın 3 mm altından 146 N’lık kuvvet, Saab ve 

ark.80 singulum bölgesinden 130 derece ile oblik olarak 178 N’ luk kuvvet, Hasan ve 
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ark.208 singulum bölgesinden toplam 150 N’ luk çiğneme kuvveti, Clelland ve ark.209 

abutmentın uzun aksına paralel 178 N'luk çiğneme kuvveti, Tian ve ark.210 destek kemiğin 

vertikal aksı doğrultusunda 100 N’luk çiğneme kuvveti, Arun Kumar ve ark.211 

abutmentın uzun aksında 178 N’luk kuvvet, Paul ve ark.212 implantın uzun aksına vertikal 

100 N ve 135 derece oblik 50 ve 150 N, Karabudak ve ark.213 mandibular keser dişin 

insizalinden 114.6 N kuvvet uygulamışlardır. Literatürde de görüldüğü gibi hangi 

doğrultudan ne kadar kuvvet uygulanacağıyla ilgili kesin bir kural görülmemektedir. 

Tüm bu bilgilerin ve benzer çalışmaların ışığında ve klinik koşulları en iyi şekilde 

taklit edeceğini düşünerek Karabudak ve ark.213 yaptığı çalışmada uyguladıkları 114.6 N 

kuvvetin, Saab ve ark.80 ve Paul ve ark.212 çalışmalarına benzer olarak kronun singulum 

bölgesinden implantın uzun aksına 135º açı ile oblik yönde uygulaması tercih edilmiştir. 

Vertikal yüklemenin yapıldığı çalışma modellerinin oluşturulması bu çalışmaya dahil 

edilmemiştir. 

Yapılan çalışmalarda geometrilerin ve sınır koşullarının farklı olması nedeniyle 

SESA yönteminden elde edilen sonuçların nicel açıdan değerlendirilmesinin 

yapılamadığı belirtilmiştir.189 SESA sonucunda elde edilen değerler varyansı olmayan 

matematiksel hesaplamalar sonucu ortaya çıktığından dolayı istatiksel analiz 

yapılmamaktadır. SESA yönteminde sonuçların değerlendirilmesi nitel olarak, stresin 

dağılım alanları ve stres yoğunlukları açısından karşılaştırmalı olarak yapılabilmektedir. 

Diğer birçok çalışmada da olduğu gibi bizim çalışmamızda da sonuçların yorumlaması 

yapılmış olup istatiksel analiz yapılmamıştır.42, 127 Gerek modellemenin oluşturulması, 

gerekse verilerin değerlendirilmesi açısından çalışmamıza benzer araştırmaların sayısının 

az oluşu nitel karşılaştırmayı zorlamıştır. 

SESA yönteminde 3 tip gerilme; von Mises, maksimum asal gerilme ve minimum 

asal gerilme değerleri değerlendirilmektedir.29, 32, 65, 189 Kullanılacak gerilmenin 
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belirlenmesi materyalin özelliklerine bağlı olmaktadır. Kemik gibi kırılgan (brittle) 

materyallerdeki gerilmelerin değerlendirilmesinde asal gerilmelerin kullanılması anlamlı 

olmaktadır.189 Maksimum asal gerilme stresleri en yüksek çekme tipi gerilimleri; 

minumum asal gerilme stresleri ise en yüksek basma tipi gerilimleri belirlemektedirler. 

Çekilebilirlik (ductile) gerilme kuvvetleri altında materyalin kırılana kadar büyük kalıcı 

deformasyon göstermesi yeteneği olarak adlandırılmaktadır. Materyal gerilme stresleri 

altında kopmadan dikkate değer kalıcı deformasyonunu sürdürebiliyorsa materyal esnek 

olarak kabul edilmektedir. Çekilebilir materyaller için ise deformasyon başlangıcı von 

Mises stresleri olarak bilinmektedir ve dental implantlarda meydana gelen streslerin 

yorumlanması için von Mises stresleri önemli olmaktadır. Çalışmamızda kortikal ve 

kansellöz kemikte oluşan stresler maksimum ve minimum asal gerilmeler ile implant ve 

üst yapıda meydana gelen stresler ise von Mises stres gerilimleri ile değerlendirildi. 

Restorasyon tipinden bağımsız olarak tüm implant üstü protezler, okluzal yükleri 

implant çevresindeki kemik yapıya iletmektedir. İmplant çevresindeki kemiğin kalite ve 

kantitesi, osteointegrasyon düzeyi implanttan kemiğe iletilecek yük dağılımını 

etkilemektedir. Kortikal kemiğin elastisite modülü kansellöz kemikten daha yüksek 

olmakla birlikte bu durum kortikal kemiğin stresler altında daha kuvvetli ve 

deformasyona karşı daha dirençli olmasını sağlamaktadır. Asal gerilme değerleri kemik 

implant arayüzünde kemik rezorbsiyonu ve fizyolojik kemik kaybına sebep olan risk 

göstergeleridir. İnsan kortikal kemiğinin çekme tipi streslere dayanımı 121-135 MPa 

arasında, basma tipi streslere dayanımı ise 167-205 MPa arasında değişmektedir.214, 215 

Kansellöz kemiğin ise stresler karşısında dayanımı daha düşüktür ve 1-20 MPa arasında 

değişmektedir.214, 215 Çalışmamızda, uygulanan yük altında oluşan çekme ve basma 

streslerinin kortikal ve kansellöz kemiğin fizyolojik tolerans sınırlarını aşmadığı ve 

kortikal kemiğin bu stres değerleri altında bütünlüğünü koruyabileceği belirlenmiştir. 
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İmplant biyomekaniği ile ilgili yapılan SESA çalışmalarında, implantlar üzerine 

uygulanan oblik kuvvetlerin, implantın boyun bölgesine komşu kortikal kemik üzerinde 

en yüksek stres değerlerini oluşturduğu gözlenmiştir216. Papavasiliou ve ark.197 tek diş 

implantları etrafındaki stres dağılımını, kemik destek fonksiyonunu, protez türü ve 

yükleme tipini işlevi sırasında incelenmiştir ve implant üzerine gelen yüksek streslerin, 

implantın fasiyal yüzeyi boyunca kortikal kemikte konsantre olduğu sonucuna 

varmışlardır. Quirynen ve ark.’nın217 periimplantler doku davranışlarını inceledikleri 

klinik çalışmada, implantlar üzerinde meydana gelen aşırı yüklenmenin marjinal kemik 

kayıplarıyla sonuçlandığını bildirilmiştir. Bunun yanısıra, Meyer ve ark.’nın125 implantlar 

üzerine gelen stres değerlerini inceledikleri SESA çalışmasında, implantlara gelen yükün 

artmasıyla implant boynu etrafındaki kemik rezorpsiyonun arttığını ve mineralize 

kemiğin azaldığını bildirmişlerdir. 

Saab ve ark.’nın80 anterior maksillaya yerleştirdikleri farklı açılardaki 

abutmentların kemik üzerinde oluşturdukları stresleri inceledikleri SESA çalışmalarında 

çekme gerinimlerinin implantın boyun bölgesinde ve palatinal tarafta yoğunlaştığını 

gözlemişlerdir. 

Bankoğlu ve ark.218 maksiller anterior bölgeye uyguladıkları zirkonyum 

implantların; kemik, implant ve protetik üst yapılarda oluşturdukları stres dağılımlarını 

SESA yöntemiyle incelemişlerdir. Çalışmada oblik yüklemede implant ve 

abutmentlardaki çekme ve von Mises streslerinin yükün uygulandığı palatinal taraftaki 

boyun bölgesinde yoğunlaştığı ve basma streslerinin bukkal tarafta implant-abutment 

birleşiminde ve implant gövdesinde oluştuğu saptanmıştır. Bu tez çalışmasında 

palatinalden uygulanan oblik yükleme sonucunda tüm modellerde çekme gerinimlerin 

kortikal kemiğin palatinal bölgesinde, von Mises gerinimlerinin ise implantların 

bukkalindeki boyun bölgesinde yoğunlaştığı ve implant apeksine doğru azaldığı tespit 
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edilmiştir. Bulduğumuz bu sonuç diğer birçok çalışmanın sonuçlarını destekler 

niteliktedir34, 127, 218. 

Metaller gibi çekilebilir materyaller için von Mises stres değerleri önem 

taşımaktadır. Von Mises stresleri akma (yield) dayanımını tanımlamak için kullanılmakta 

ve akma dayanımı aşıldığında materyaller elastik özellik gösterememekte ve daimi 

deformasyon oluşmaktadır79, 132. Clelland ve ark.209 ideal koşullardaki okluzal yüklerin 

metalin yorulmasına sebep olmadığını söylemişlerdir. Çalışmamızda, implantlarda 

meydana gelen von Mises stresleri, titanyum implantların dayanım noktası olan 550 

MPa’yı hiçbir çalışma modelinde geçmemiştir54. En yüksek von Mises stres değerleri 1.5 

mm PEEK modellerindeki implantlarda yaklaşık 279.74 MPa ve 3 mm PEEK modellerin 

ti-base abutmentlerinde yaklaşık 309.77 MPa olarak bulunmuştur. Kuvvetler altında von 

Mises streslerinin akma değerine eşit veya düşük olmasıyla protetik yapılarda ve protez 

bileşenlerinde herhangi bir başarısızlık beklenmemektedir. Bununla birlikte 

çalışmamızda belirlenen en yüksek von Mises stres değerlerine göre implant ve ti-base 

abutment sistemlerinde başarısızlık olması ön görülmemektedir. 

İmplant diş hekimliğinde titanyum abutmentlerin metal destekli seramik kronlarla 

restore edilmesi standart tedavi seçeneği olarak kabul edilmektedir.174 Estetik beklentisi 

yüksek hastalarda, titanyum abutmentlerın peri-implant dokulardan yansıması ve peri 

implant dokusunun çekilmesine bağlı olarak görünür hale gelmesi hastalarda sorun 

oluşturmaktadır.219, 220 Ayrıca, titanyum abutmentler tam seramik kronlarla restore 

edildiğinde, alttaki metal abutmentin restorasyonun rengini etkileyebileceği öne 

sürülmüştür.219 Tam seramik sistemler gelişen biyomekanik özellikleri sayesinde, 

implant üstü restorasyonlarda metal seramik restorasyonlara alternatif olarak 

kullanılmaktadır.22 Yüksek kırılma direnci, iyi estetik ve üstün biyouyumluluk özellikleri 

nedeniyle, zirkonya seramikler implant abutment materyali olarak kullanılmaya 



 

111 

başlanmıştır.221 CAD-CAM teknolojisi kullanılarak üretilen zirkonya abutmentler, 

özellikle estetik bölgede en popüler tedavi seçeneklerinden biri haline gelmiştir.222 

Seramik abutmentların kullanımları estetik özellikleri geliştirmekle birlikte mekanik 

dayanıklılık sorunlarını da beraberinde getirmiştir. 

Yapılan araştırmalar, bir titanyum base üzerine uygulanan zirkonya seramik 

kopingten oluşan abutmentlerde, içyapının seramik üst yapılara daha fazla destek 

sağladığını; implantla daha hassas bir uyum gösterdiğini ve abutmentin kırılma direncini 

arttırdığını bildirmiştir.223-226 Bu iki parçalı abutment tasarımının başarısının titanyum ve 

seramik parçalar arasındaki uyuma bağlı olduğu vurgulanmaktadır.106 Hibrit abutmentler 

ile titanyum base abutmentlar arasındaki bağlantı ve kron materyalleri ile olan bağlantılar 

rezin simanlar ile sağlanmaktadır. Siman kalınlıkları, önemsenmeyecek kadar az olduğu 

için bu tez çalışmasında göz ardı edilmiştir.193 

Truninger ve ark.225 titanyum ve zirkonyum abutmentlarda, eksternal ve internal 

implant-abutment bağlantısını değerlendirdikleri çalışmalarında 2 parçalı, internal 

bağlantılı zirkonya abutment kullanımının, camsı seramikler içerisinde en yüksek direnci 

ve sertliği gösteren materyal olduğunu bildirmişlerdir. Zirkonya hibrit abutmentların ti-

base dayanaklarla birleştirilmesi, saf zirkonya abutmentlardan daha yüksek kırılma 

dayanımına sahip olduğu saptanmıştır. Bu nedenlerle, saf zirkonya abutmentların 

kullanımı sınırlı olmaktadır.227 Zirkonyumun hibrit abutment materyali olarak 

kullanıldığı bir çalışmada, diğer seramik materyallerinden daha fazla yük kapasitesine 

sahip olduğu ve daha güvenilir materyal olduğu belirtilmiştir.107 Elsayed ve ark.219, 227 

zirkonya ve lityum disilikat hibrit abutmentlerin metal iç yapı ile desteklenmeleri 

durumunda, anterior bölgedeki oklüzal kuvvetlere direnebileceğini ve anterior tek üye 

implant restorasyonlarında estetik alternatifler olarak kullanılabileceğini bildirmiştir. 

Guilherme ve ark.’nın107 2016 yılında, Lava Ultimate’i hibrit abutment materyali olarak 
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değerlendirdikleri çalışmalarında, zirkonya ve lityum disilikat hibrit abutmentleri ile 

mekanik özellikleri açısından karşılaştırmıştır. Üç farklı materyalden üretilen hibrit 

abutmentler arasında en yüksek kırılma direnci zirkonya hibrit abutmentlerde 

gözlenirken, rezin nanoseramik ve LDS hibrit abutmentler arasında istatistiksel olarak 

anlamlı bir fark bulunamamıştır. Son yıllarda camsı seramiklere alternatif olarak 

geliştirilen polimer-infiltre seramik (Vita Enamic) materyalleri birçok farklı restorasyon 

seçeneğinde kullanılmaya başlanmıştır. Rezin matriks seramikler diğer birçok seramik 

materyalle karşılaştırıldığında düşük elastik modülüsü değerlerine sahiptirler. Literatürde 

PICN materyalinin hibrit abutment olarak uygulanmasıyla ilgili yeterli sayıda çalışmaya 

rastlanamamıştır. Yapılan çalışmalarda PICN24, 26 ve PEEK228 materyallerinin çiğneme 

kuvvetlerini absorbe ettikleri ve periferal kemik üzerindeki stres değerlerini azalttıkları 

öne sürülmüştür. Duan ve Griggs’in22 lityum disilikat ve resin nanoseramik CAD-CAM 

kronlarda stres dağılımını inceledikleri çalışmalarında rezin nanoseramik materyallerin 

vertikal yükleme altında düşük stres değerleri gösterdiği bildirilmiştir. Bu sebeplerle bu 

tez çalışmamızda hibrit abutment üretiminde lityum disilikat, monolitik zirkonya, polimer 

infiltre seramik ve PEEK materyalleri kullanılmıştır. 

Kern ve ark.229 3 üyeli lityum disilikat köprülerin 5 ve 10 yıllık takiplerini 

yaptıkları in vivo çalışmada lityum disilikat cam seramik (LDS) restorasyonların 5 yıllık 

sağ kalım oranlarının % 100 olduğu, 10 yıllık sağ kalım değerlerinin ise % 87.9’a düştüğü 

bildirilmiştir. 10 yıllık değerlerde yaşanan başarısızlıklar molar dişlerde gözlenmiş olup 

anterior ve premolar bölgede LDS’lerin kullanımlarının oldukça güvenli olduğu 

belirtilmiştir. Çalışmamızda estetik ve mekanik özelliklerinin iyi olduğu bilinen lityum 

disilikat cam seramik materyali, protetik kron olarak kullanılmıştır. 

Kemiğin remodelasyon süreci çiğneme kuvvetlerine sıklıkla bağlı olsa da aşırı 

okluzal yükler alveolar kemikte hasarlara sebep olarak kemik yıkımını 
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başlatabilmektedir.230-232 Restoratif materyaller, aşırı ısırma kuvvetleri ve bruksizm gibi 

parafonksiyonel alışkanlıklardan etkilenebilmektedir ve bu restoratif materyallerin seçimi 

implantların uzun yıllar osteointegrasyon başarılarını koruyabilmeleri ve kemik yapıya 

uygun yük dağılımının sağlanması açısından önemli olmaktadır.231 Bununla birlikte 

kemik yapının davranışlarının yükün büyüklüğüne bağlı olması yönünden eşit yük 

dağılımları kemik dokuyu hasardan koruyabilmektedir. Birçok çalışma farklı protetik 

materyallerin kullanımının implant ve periferal kemik yapısı üzerindeki stres dağılımının 

etkisini değerlendirmişlerdir ve literatürde restoratif materyallerin değişmesinin implant 

başarısı üzerinde majör katkısının olmadığı söylenmiştir.20, 31-33 Bassit ve ark.233 

yaptıkları in vivo çalışmalarıyla bu sonuçları destekler niteliktedirler. 

Wang ve ark.33 farklı restoratif materyallerden yapılan kronların değişik 

düzeylerde yer değiştirme gösterebilirken implant kemik arayüzüne aktarılan total 

enerjinin benzer olduğunu bulmuşlardır. Restoratif kron, siman tabakası, implant vidası 

ve abutment gibi birçok tabaka ve yapı çiğneme kuvvetlerinin çevre kemiğe iletilmesinde 

rol oynamaktadır.20 İmplant kemik ara yüzündeki ilk stres iletimi abutment implant ara 

yüzünden geçerek iletilmektedir. Transfer edilen yük miktarının bir kısmının ara yapılar 

tarafından absorbe edildiği düşünülmektedir.33 Bu durum farklı üst yapı materyallerinin 

kullanıldığı implantlarda benzer stres değerlerinin ve biyomekanik cevapların olmasına 

dayandırılmaktadır. Ancak, kemik yapı üzerinde zararlı etkileri olmayan ve iyi bir estetik 

sağlayan zirkonya abutmentların osteointegrasyonun uzun dönemli olabilmesi için 

kullanımlarının uygun olduğu öne sürülmüştür.232 Yapılan SESA çalışmaları sonuçlarına 

göre farklı abutment ve üst yapı materyallerinin implant ve çevre kemikte stres dağılımı 

üzerinde etkisinin olmadığı görülmüştür.234 Bizim çalışmamızda da hibrit abutment 

materyallerinin değişmesinin implant ve çevre kemik stres değerleri üzerinde bir 

değişime sebep olmadığı fakat ti-base abutmentın dişeti yüksekliğinin artması ti-base 
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abutment üzerindeki stres değerlerini arttırken, implant üzerine gelen stres değerlerini 

düşürdüğü gözlenmiştir. 

Stegariou ve ark.32 porselen ve resin üst yapı materyali kullanarak, çevre kemik 

yapı, implant ve abutmentlar üzerinde oluşan stres değerlerini SESA yöntemi kullanarak 

incelemişlerdir. Rezin materyallerin kullanımının yapılar üzerinde daha yüksek stres 

değerleri oluşturduğu gözlenmiştir. 

Datte ve ark.’nın235 2018 yılında farklı restoratif materyallerin, dental implantlar 

üzerinde oluşturdukları stres değerlerini SESA yöntemi ve Strain Gauge yöntemiyle 

değerlendirmişlerdir. Protetik restorasyon olarak zirkonya, Cr-Co, lityum disilikat ve 

PICN materyallerini kullanmışlardır. Materyallerin elastik modülüslerinin artmasının 

kemik üzerinde bir etki olmadan tüm sistem üzerindeki stres konsantrasyonunu azalttığı 

sonucuna ulaşmışlardır. 

Kaleli ve ark.’nın234 premolar bölgede yaptıkları SESA çalışmasında hibrit 

abutment materyali olarak zirkonya ve elastik modülü zirkonyadan 60 kat daha düşük 

olan PEEK materyallerini kullanmışlardır ve zirkonyadan üretilmiş hibrit abutmentların 

restoratif kron üzerinde olumlu sonuçlar verdiğini tespit etmişlerdir. Vertikal ve oblik 

yükler altında, PEEK hibrit abutmentlara yapıştırılmış ti-base abutmentların, zirkonya 

hibrit abutmentlara yapıştırılmış ti-base abutmentlara göre daha yüksek von Mises stres 

değerleriyle karşılaşılmasına sebep olduğu görülmüştür. PEEK hibrit abutmentların 

yapılarının içlerinde stres değerlerinin daha düşük değerlerde olduğu tespit edilmiş fakat 

restoratif kron üzerinde daha büyük stres değerleri oluşturmuşlardır. 

Daha sert materyallerin deformasyona karşı dirençlerinin yüksek oluşu ve yüksek 

stres değerlerini taşıyabilmeleri alt yapılarda oluşan stres değerlerini düşürebileceği öne 

sürülmektedir.236, 237 
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Nakamura ve ark.’nın238 yaptıkları SESA çalışmasında 2 farklı kompozit 

materyali, bir cam seramik ve metal destekli porselen kullanılarak kron modelleri 

oluşturulmuş ve farklı yüklemeler uygulanmıştır. Kronlar üzerinde oluşan makimum stres 

değerlerinin yükleme bölgesinin çevresinde görüldüğü rapor edilmiştir. Çalışmada elastik 

modülüsü düşük materyalin kendi içinde stres değerlerini düşürürken implant, abutment 

ve çevre kemikte stres konsantrasyonunun artmasına sebep olmuştur. Bunun sebebininde 

elastik modülüsü süşük materyallerin bükülmeye karşı dirençlerinin düşük olması ve 

uygulanan kuvvetin bu bükülme sayesinde alt yapıya daha kolay iletilebilir olması olarak 

düşünülmüştür. 

Möller ve ark.239 3 üyeli diş üzeri sabit protetik restorasyonlarda yaptıkları SESA 

çalışmalarında veneer materyalinin elastiklik modülüsünde azalmanın, yükü alt yapıya 

ilettiğini ve alt yapıda daha yüksek stres değerleri gözlendiğini tespit edilmiştir. Alt yapı 

ile veneer materyali arasındaki elastiklik modülüsü farkının artmasıyla alt yapıda 

meydana gelen çekme stres değerlerinin arttığı gözlenmiştir. 

Stres konsantrasyonu üzerinde materyallerin elastiklik modülüslerinin, 

kalınlıklarından daha etkili olduğu ve yüksek elastiklik modülüsüne sahip materyaller 

stresleri biriktirme eğiliminde olduğu bildirilmiştir.240 

Parsiyel kronlar da farklı restoratif materyallerin stres dağılımı üzerindeki 

etkisinin incelendiği SESA çalışmasında, yüksek elastiklik modülüse sahip materyal 

kendi içinde en yüksek stres değerlerini gösterirken diş yapısına stres transferinin 

minimum olduğunu bildirilmiştir.241 

Bizim çalışmamızda da bu çalışmaları destekler nitelikte elastik modülüsü yüksek 

olan IPS e.max ZirCad hibrit abutmentların yapıştırıldığı ti-base abutmentlarda daha 

düşük stres değerleri 1.5 mm ti-base abutmentların basamaklarında 94.94 MPa, 3 mm ti-

base abutmentların basamaklarında 73.07 MPa olarak gözlenirken, PEEK hibrit 
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abutmentlara yapıştırılmış ti-base abutmentlarda en yüksek stres değerleri 1.5 mm ti-base 

abutmentların basamaklarında 151.61 MPa, 3 mm ti-base abutmentların basamaklarında 

157.6 MPa olarak tespit edilmiştir. IPS e.max ZirCad ve IPS e.max hibrit abutmentlar 

kendi üzerlerinde stresleri biriktirme eğiliminde olup ti-base abutment basamağına 

iletilen stres değerlerini düşürmüşlerdir. PEEK ve Vita Enamic hibrit abutmentların 

düşük elastiklik modülüslerinin yetersiz destek sağladığı ve çevreleyen yapıya daha fazla 

stres aktarımında olduğu düşünülmektedir. 

Rezin matriks seramiklerin şok absorbe eden materyaller oldukları öne 

sürülmüştür24-26 fakat implant ve çevre kemik üzerinde stres azalmasını sağlayamadığı 

görülmüştür.234 Çalışmamızda kullanılan Vita Enamic hibrit abutmentların, implant ve 

çevre kemik stres değerlerinde azalma sağlayamazken, restoratif kron materyallerinde en 

düşük stres dağılımlarını sağlamıştır. 

Hibrit abutmentlar ile ilgili SESA çalışmaları oldukça sınırlı sayıdadırlar ve bizim 

çalışmamızda elde edilen sonuçlar hibrit abutmentlar da yapılan mekanik testlerin 

sonuçlarını doğrular nitelik taşımaktadır. 

Bu çalışmada farklı dişeti yüksekliğine sahip ti-base abutmentlar ile hibrit 

abutment materyallerinin stres dağılımları üzerindeki etkisi, tek implant destekli 

restorasyonlarda sonlu elemanlar stres analizi yöntemiyle incelenmiştir. Çalışmada, çevre 

kemikteki stres dağılımları standart kemik densitesinde incelenmiştir. Genel olarak tez 

çalışmamız klinik koşulların taklit edilmeye çalışıldığı matematiksel modeller üzerinden 

karşılaştırılmalı olarak yoruma dayalı sonuçların elde edildiği in vitro bir çalışmadır. 

SESA sonuçları kullanılacak implant sistemi hakkında bilgi vermektedir fakat sonuçlar 

kesin olarak alınmamalıdır. Sonuçlar değerlendirilirken SESA yönteminin sınırlamaları 

akılda tutulmalıdır. Bu sebeple elde edilen sonuçların klinik araştırmalarla sağlamalarının 

yapılması gerekmektedir. 
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6. SONUÇLAR VE ÖNERİLER  

1. Tüm çalışma modellerinin yüklemeleri sonrasında en yüksek stres değerleri 3 mm 

ti-base abutmentlarda, en düşük değerler ise kansellöz kemikte tespit edilmiştir. 

2. Tüm çalışma modellerinde kortikal ve kansellöz kemikte meydana gelen çekme 

stresleri, basma streslerinden daha yüksek bulunmuştur.  

3. Hibrit abutment materyallerinin değişmesi implant ve çevre kemik üzerinde stres 

dağılımını etkilemezken, abutmentin dişeti yüksekliğinin artması implant 

üzerinde oluşan stres değerlerini azaltmıştır. 

4. Yüksek elastisite modülüne sahip IPS e.max ZirCad hibrit abutmentların ti-base 

abutmentların dişeti seviyelerinden bağımsız olarak, ti-base abutment 

basamağında stres değerlerini düşürken, restoratif kron üzerinde en yüksek stres 

değerlerine sebep olmuştur. 

5. Kronlar üzerinde gözlenen en düşük von Mises stres değerleri Vita Enamic 

modellerinde gözlenmiştir. 
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