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OZET

Meral S.Eren Mikro-Hareket Ozellikli Dental Implant Tasarimimin Biyo-
Mekanik Ozelliklerinin Sonlu Eleman Analizi ile incelenmesi, Agiz Dis ve Cene
Cerrahisi, Uzmanhk Tezi, Ankara, 2018 Giiniimiizde dis eksikliklerinin
giderilmesinde en sik tercih edilen yontemlerden biri dental implantlardir. Dental
implantlar osseoentegrasyon mekanizmasiyla kemik dokusu ile direkt temas
halindedir ve bu implantin temel basar1 kriterlerinden biridir. Dental implantlar bir¢ok
acidan dogal disler ile benzerlik gdsterse de kemik ile olan direk temaslarindan dolayz,
ozelikle biyomekanik alanda farkliliklar izlenmektedir. Dental implantlarin mevcut
biyomekanik davranislar1 sebebiyle dogal dis — dental implant baglantili protetik
restorasyonlar tercih edilememektedir. Dental implantlarin periodontal ligament gibi
bir bag dokusundan yoksun olmasi sebebiyle, protez iizerine uygulanan kuvvetler
direk olarak kemik dokusuna iletilmektedir ve implant — kemik arasindaki rijit baglanti
sebebiyle bu kuvvetler 6zellikle krestal bolgede yogunlagmaktadir ve bu durum peri-
implant kemik dokusunun yikim sebeplerinden biri olarak gdsterilmektedir. Dental
implantlarin biyomekanik 6zelliklerinin gelistirilmesi amaciyla ¢esitli tasarimlar
mevcuttur, ancak heniiz klinik kullanima gecen bir yap1 yoktur. Bu tez ¢aligmasinin
amact, yeni tasarlanan ve mikro-hareket 6zelligi bulunan dental implantin, dogal dis
ve standart dental implantlarla yapilarin hareket paternlerinin ve stres dagilimlarinin
degerlendirilmesi ile biyomekanik davraniglarinin karsilastirilmasidir. Caligmamizda
bu amagcla iic boyutlu sonlu elemanlar stres analizi kullanilmistir. Bu c¢alismanin
sonucuna gore yeni dental implant tasarimi biyomekanik olarak standart dental

implantin eksikliklerini elimine etmis, dogal dise yakin karakter sergilemistir.

Anahtar kelimeler: mikro-hareket, biyomekanik, stres, sonlu elemanlar stres analizi,

dental implant

Bu calisma Hacettepe Universitesi Bilimsel Arastirmalar Birimi tarafindan

desteklenmistir. (THD-2016-9659)
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ABSTRACT

Meral S.Eren Biomechanical Properties of A Dental Implant Design with
Micromovement: A Finite Element Analysis, Hacettepe University, Faculty of
Dentistry, Department of Oral and Maxillofacial Surgery, Specialty Thesis,
Ankara, 2018 Dental implants are the most common treatment modality in
rehabilitations of missing teeth. Biomechanisms of osseointegration provide direct
bone to implant contact, and achieving this is a fundamental success criterion. Even
though, dental implants may act like natural teeth in many aspects, the intertwined
relationship between the bone tissue and implant causes biomechanical variations.
These variations also limit and narrow the indication of tooth-to-implant prosthetic
restorations. The absence of periodontal ligaments and periodontal space cause
occlusal forces of prosthesis to be directly exerted to bone and, the rigid connection
within the implant and bone causes these occlusal forces to be densified specifically
on crestal region. This densification is underlined as a reason for the peri-implant bone
resorption. There are several design solutions in order to improve the biomechanical
properties of implants. However, none of these are clinically proven. The aim of this
study is to evaluate and compare the movement patterns, stress distribution and
biomechanical behavior of this novel dental implant design with micro-movement to
standard implants and natural teeth. For these purpose, a three-dimensional finite
element stress analysis has been used. The results of this study revealed that the novel
dental implant design was able to eliminate deficiencies of standard dental implant and

showed close characteristics with natural tooth in biomechanical aspect.

Keywords: micro-movement, biomechanics, stress, finite element analysis, dental

implant

This research has been supported by Hacettepe University Scientific Research Unit.
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1. GIRIS

Eksik bir organin yerini ve islevini karsilayacak bir yapinin kullanilmasi
ithtiyaci tip tarihinin en eski zamanlarindan beri ilgi odagi olmustur. Bu amacla
viicudun farkli yerlerinde islev gormek iizere gelistirilmis ¢ok sayida yapi

tanimlanmustir.

Ag1z icinde eksik olan dis yapilarinin giderilmesi amaciyla gelistirilen tim
yapilar i¢inde “Alloplastik materyalden {iretilen, oral mukozanin ve/veya periosteal
tabakanin hemen altina kemik dokusunun igerisine yerlestirilen ve ¢ene kemigi
tizerindeki hareketli veya sabit protetik restorasyonlar i¢in destek gorevi goren yap1”
olarak tanimlanan dental implant (1) giinimiizde hem hastalar hem de hekimler

tarafindan siklikla tercih edilen bir tedavi yontemi olmustur.

Dental implant destekli dis protezleri dogal dise en yakin ¢igneme kuvvetlerine
erisebilen, en etkili ve efektif tedavi alternatifidir (2). Dogal dise en yakin tedavi
alternatifi olmasina ragmen dental implantlar ile dogal disler arasinda biyomekanik
acidan farkliliklar da mevcuttur. Bu biyomekanik farkliligin en temel sebebi, dental
implantolojinin  temel basar1  kriterlerinden biri olan  osseoentegrasyon
mekanizmasidir. Osseoentegrasyon; kemik ile yiik tasiyan implant dokusu arasina
izlenen, direkt, yapisal ve fonksiyonel bir baglantidir (3). Dogal disler ise kemik

dokusuna periodontal ligament ad1 verilen 6zellesmis bir bag dokusu ile tutunmaktadir

(4).

Dental implantlarda periodontal ligament gibi dzellesmis bir bag dokusunun
olmamasi ve dental implantlarin alveoler kemik dokusuna direkt olarak tutunmasi
sebebiyle, dental implantlarin kuvvet altindaki biyomekanik davranisi dogal dislerden
farklilik gostermektedir. Kuvvet altinda dogal dislerde iki asamali hareket gdzlenirken
dental implantlarda minimal bir esneme izlenir. Dislerde izlenen iki agamali hareketin
ilk asamasinin periodontal ligament tarafindan olustugu ve ikinci asamada izlenen
daha kiiciik miktarlardaki hareketin ise kemigin elastik deformasyonu sonucu izlendigi
diistintilirken, dental implantlarda izlenen hareket tamamen kemik seviyesinde

olusmaktadir. Bunun yani sira periodontal ligament, dise uygulanan kuvvetlerin



alvoler kemige daha homojen ve genis bir alanda yayilmasmi saglar. Dental
implantlarda ise kemigin ve implantin rijit yapisi sebebiyle kuvvet implantin boyun

bolgesini destekleyen kemik dokusunda yogunlasir (5).

Dental implantlarin ¢evresindeki kemik dokusunda izlenen yogun stres
birikimi, ilgili kemik dokusunda hasarlanmaya ve bunun sonucunda da bolgedeki
kemik dokusunun rezorpsiyonunu takiben dental implantin kaybina yol agan
faktorlerden biri olarak gosterilmektedir (5, 6). Dental implantlarin mikro-hareketlilik
anlaminda dogal dislerle olan farkliliklar1 sebebiyle dis-implant destekli sabit koprii

restorasyonlarinin kullanimi da 6nerilmemektedir (7).

Literatiirde dental implantlarin biyomekanik ozelliklerinin gelistirilmesi ile
ilgili gesitli caligmalar mevcuttur ancak bunlarin biiyiikk bir ¢ogunlugu tasarimsal

boyutta kalmig ya da biyomekanik ihtiyaci tamamen karsilayamamustir.

Implantlarin biyomekanik 6zelliklerinin gelistirilmesi ve dise daha benzer bir
davranis olusturmasi, disi ¢evreleyen kemikte fizyolojik sinirlarda stres birikimine yol
acacagi icin, implant ¢evresinde kemik kayip oranlarini azaltacagi, implant dmriiniin
uzatacagi ve komplikasyon oraninin diisiiriilmesi saglayacagi diistiniilebilir. Bu agidan
distintildiigiinde implant yapisi iginde, periodontal ligamentin islevini taklit edecek
sekilde lizerine gelen kuvveti soguran bir ara katmanin olusturulmasi bu yapinin daha
esnek hale gelmesini saglayarak, kemik {izerinde olusan gerilme ve sikigsma stres

degerlerini de azaltir.

Bu c¢alismada i¢ yapisinda esnek bir ara katman araciligi ile mikro-hareket
Ozelligi verilerek tasarlamis oldugumuz implant modelinin aksiyel ve oblik kuvvetler
altinda gosterdigi biyomekanik 6zellikleri, standart dental implant ve dogal dis ile

“Sonlu Eleman Analizi” yontemi kullanilarak degerlendirilmistir ve karsilagtirilmistir.



2. GENEL BIiLGILER

2.1. Dental Anatomi

Disler ¢igneme, koparma ve o&giitme fonksiyonlartyla beslenmenin ve
sindirimin ilk basamaginda rol alirlar. Bunun yaninda fonasyon ve estetik {izerine de

etkileri vardir.

Disler kok ve kron olmak iizere ikiye ayrilir. Disin kron kism1 mine dokusu ile
kapliyken kok, sement ile kaplanmistir. Disin ana kiitlesini ise ‘dentin’
olusturmaktadir. Biitiin yapilarin i¢ kisminda bulunan pulpa odasinda arter, ven, lenf
ve sinir sonlanmalar1 iceren bir bag doku yer alir. Bu dort ana yapidan pulpa yumusak

doku olarak smiflandirilirken; mine, sement ve dentin sert dokudur.

Disi tasiyan ve destekleyen yapilar periodonsiyum olarak adlandirilmaktadir.
Diseti, sement, alveoler kemik ve periodontal ligament, periyodonsiyumu olusturan

yapilardandir (4).

2.1.1. Periodontal Ligament

Periodontal ligament (PDL) dis kokiinii saran sement ile alveoler kemik
arasinda yer alan 6zellesmis bir bag dokusudur. Alveolo-dental ligament olarak da
adlandirilabilir. PDL kalinlig1 disten dise ve bireyden bireye farklilik gostermektedir.
PDL’nin kalinlig1 0,15 - 0,35 mm arasinda degismektedir ve Kokiin orta tigliisii
PDL’nin en ince noktasidir (8). Ayrica PDL kalinlig1 dise iletilen kuvvetlerden de
etkilenmektedir. Ligament kalinligi antagonistini kaybetmis dislerde daha incedir.
PDL temel olarak disin soketinde kalmasi ve disin fizyolojik limitlerdeki ¢igneme

kuvvetlerine karsi koymasinda rol almaktadir.

Diger bag dokular1 gibi PDL yapisindaki bag dokusu hiicreleri ile birlikte
kollajen6z ve non-kollajendz ekstraselliiler yapilardan olusmaktadir. PDL icindeki
hiicreler; osteoblast, osteoklast, fibroblast, Malassez epiteli hiicre artiklari, monosit,

makrofaj, diferansiye olmamis mezenkimal hiicreler, sementoblast ve



odontoklastlardir. Ekstraselliiler yap1 ise temel olarak kollajen lif demetlerinden

olusmaktadir.

Fibroblastlar

PDL’nin temel hiicreleridir. Periodontal ligament fibroblastlar1 genis
sitoplazmali, bol miktarda protein sentezi ve seksiyonunda kullanilan organel i¢eren
bliyiik hiicrelerdir. Gelismis bir hiicresel iskelet yapisi vardir. Ligament fibroblastlari
lifler tizerinde diizenli bir seyirde uzanip sitoplazmik uzantilar ile lifleri sararlar ve

PDL’nin kollajen lifleri, ligament fibroblastlar tarafindan diizenli olarak yenilenirler.

Epitel Hiicreleri

PDL igerisindeki epitel hiicreleri Hertwig epitel kok kininin artigidir ve genel
olarak Malassez epitel hiicreleri olarak bilinirler. Semente yakin bolgede ve ozellikle
furkasyon alanlarinda yogun kiimeler seklinde izlenirler. Bu hiicrelerin PDL igerisinde

belirgin bir fonksiyonu yoktur.

Diferansiye Olmamis Mezenkimal Hiicreler

PDL’nin Onemli bir hiicresel elemanidir. Periodontal hasarlanmalarin
iyilesmesinde, PDL hiicreleri sadece ligamentin kendi yapisinda degil, kemik ve
sement formasyonunda da rol almaktadir (9). Yakin zamanda PDL yapisindan kok

hiicre karakterinde hiicreler izole edilebilmistir (10).

Periodontal Lifler

PDL yapisinda izlenen temel kollajenler, kollajen Tip-1, kollajen Tip-3 ve
kollajen Tip-7’dir. Bu kollajenler, tendonlarda izlenenlere gére daha kiigiik ¢aplidir ve
durumun PDL kollajenlerinin yiiksek yenilenme hizina bagli oldugu diisiiniilmektedir.
PDL yapisindaki kollajen yapilarinin biiyiik cogunlugu, demetler halinde diizenlenmis
ve uzunlamasia kesitlerde goriintiilendiginde dalgali bir seyir izleyen temel

(principal) liflerdir. Temel liflerin sement ve kemige tutunan terminal kisimlari



‘Sharpey lifleri’ olarak adlandirilmistir. Temel lif demetleri, kemik ile sement arasinda
devamlilik gosteren anastomozlar yaparak dis kemik baglantisini saglarlar (11).
Sharpey liflerinin primer/hiicresiz sement igerisinde gomiilii olan terminal uglar
tamamen mineralize iken hiicreli sement igerisinde gomiili lifler kismen

mineralizasyon gosterirler.

Temel liflerin yapisinin biiyiik kismini tip 1 kollajen olusturmaktadir. Kollajen
bulundugu dokulara benzersiz bir esneklik ve dayaniklilik kombinasyonu kazandirir.
Kollajen liflerin varligi ile temel lifler Gistiin gerilme direncine sahiptirler. Temel lifler
transseptal, alveoler kret, horizontal, oblik, apikal ve interradikiiler olmak tizere alt1
gruba ayrilir (Sekil 2.1) (4).

Sekil 2.1. PDL Temel Lifleri

Transseptal lifler, interproksimal bolgede alveoler sirt {izerinden uzanarak
bitisikteki disin sement dokusuna gomiiliir. Periodontal yikim sonrasinda tekrardan
olusabilirler. Kemik tizerine tutunmadigindan diseti lifi olarak da goriilebilirler (4).
Alveoler kret lifleri, sementten oblik olarak alveoler kemige uzanirlar. Alveoler kemik
tizerindeki sementten uzanan alveoler krest grubu lifler ise bolgedeki periosta
tutunurlar. Alveoler krest grubu lifler digin ekstriizyonuna direng gosterirler. Liflerin
insizyonu, dislerin mobilitesinde artisa sebep olmaz (4, 12). Horizontal grup lifler

sementten alveoler kemige dogru, disin uzun eksenine dik ag1 yapan liflerdir. PDL



liflerinde en yogun olarak bulunan grup oblik liflerdir. Sementten koronale dogru
uzanarak kemige tutunur. Vertikal yondeki ¢igneme kuvvetlerini karsilar ve kemige
iletir (4). Kokiin apikalinde izlenen apikal grup lifler diizensiz bir sekilde sementten
kemige dogru uzanir. Kok formasyonu tamamlandiktan sonra izlenirler. Cok koklii
dislerde izlenen interradikiiler grup ise furkasyon bolgesindeki sementten kemige

uzanirlar.

Elastik Lifler

Temelde elastin, eulanin ve oksitalan lifler olarak 3 tip elastik lif bulunsa da
PDL igerisinde sadece oksitalan lifler izlenmektedir. Gorevleri tam olarak
tanimlanamamis olmakla birlikte fonksiyon sirasinda periodontal bdlgenin kan
akiminin diizenlenmesinde goérev aldig1 diisiiniilmektedir. Elastik yapilarindan dolay1
kuvvet uygulandiginda gerilerek bolge kan damarlarinda daralmaya sebep

olmaktadirlar.

Non-Kollajenoz Matriks Proteinleri

Alkalin fosfataz (13), proteoglikanlar (14), undulin, tenascin, fibronektin gibi
proteoglikanlar (15) lokal hiicrelerce sentezlenir veya kan dolasimiyla PDL’ye

gelirler.

2.1.1.1. Periodontal Ligamentin Gorevleri

Periodontal ligament fiziksel goérevlerinin yani sira bolgenin beslenmesi,

inervasyonu ve yeniden bi¢gimlendirilmesinde etkin rol iistlenir (4).

PDL’nin fiziksel gorevleri; ¢evresindeki vaskiiler ve noral dokularin mekanik
kuvvetlerden korunmasi, okluzal kuvvetlerin kemige iletimi, disin alveoler kemige
baglanmasi, gingival dokularin dis ile olan iliskisinin korunmasi ve idamesi, okluzal

kuvvetlerin absorbsyonu olarak sayilabilir.



PDL’nin, okluzal kuvvet absorbsyonu yani sok emici o6zelligi ile ilgili

viskoelastik ve gerilimsel olmak {izere iki teori vardir.

Gerilimsel teoride; periodontal ligamentin yapisal elemanlarindan olan ‘temel
liflerin’ okluzal kuvvetlerin absorbsyonunda esas rolii oynadig diistiniilmektedir. PDL
icerisindeki temel lifler, disi adeta bir hamak gibi sarmaktadir. Aksiyel yonde bir
kuvvet uygulandiginda, dalgali seyir gdsteren oblik lifler tam boyuna ulasir ve aksiyel
kuvvetin biiyiik bir kismini1 karsilar. Horizontal ya da devirici bir kuvvet
uygulandiginda ise hareketi PDL ile birlikte bukkal ve lingual kortikal tabakalar da
karsilar. Kokiin apikal kismi koronal kismiyla ters yonlerde hareket eder. Temel lifler
basing gelen bolgelerde sikisirken, gerilim izlenen bdlgelerde ise gergin bir
pozisyondadir. Dis kronuna kuvvet uygulandig1 zaman, temel lifler gerilerek kuvveti

kemige iletir ve kemikte elastik deformasyona sebep olur.

Viskoelastik teoride ise diste izlenen harekette Oncelikle PDL igerisindeki
stvinin rol aldig disiiniilmektedir. Bu teoride PDL igerisindeki liflerin destekleyici
rolii vardir. Dise kuvvet uygulandiginda ekstraseliiler ortamdaki sivi, alveoler kemigin
tizerindeki kanallardan kemik bosluguna kagar. Disteki hareket sonucunda PDL lifleri
gerilir ve bunun sonucunda da bolgedeki kan damarlarinda stenoz izlenir ve artmis

basingla ultrafiltrat dokuya gecer. Bdylece sivinin replasmani saglanmais olur.

PDL’nin kendi igerisinde de siirekli bir yenilenme vardir. Yaglanmig ve
yaralanmig hiicre ve lifler yikilirken yerlerine yenileri sentezlenmektedir (4). PDL
icindeki hiicreler enzimatik aktiviteleriyle; fizyolojik dis hareketi, travmatik
kuvvetlere uyum, travma gibi durumlarda kemik ve sementte yapim-yikim olaylarinda

rol alirlar.

PDL yapisindaki vaskiiler ag ile kemik, sement ve gingivanin beslenmesine
katkida bulunur (4). PDL yapisindaki noral ag dokunsal ve agri duyularin
iletebilmektedir. Noral ag disin apikalinden, vaskiiler yapilarla birlikte PDL araligina
girer. PDL araliginda 4 ¢esit sinir sonlanmasi izlenmistir. Bunlar; agac benzeri yapiya
sahip agr1 reseptorler, 6zellikle apikal bolgede yogunlagsan Ruffini mekanoreseptorleri,

kokiin orta bolgelerinin mekanoreseptdrii olan Meissner’s korpiiskiilii ve kokiin



apikalinde izlenen igne benzeri basing ve vibrasyon tasiyan sinir sonlanmalaridir (4).

2.1.2. Sement

Sement; dis kokiinii saran, avaskiiler, sert bag dokusudur ve periodontal lifler
buraya tutunur. Sement histolojik olarak hiicre igerigi ve kollajen sentezine orijinine gore

ikiye ayrilir.

Hiicresiz/Primer Sement

Hiicresiz sement disin servikal 2/3 ya da '4’sinde izlenir. Cok yavas sentezlenir.
Cok sayida periodontal ligament lifi (Sharpey lifleri) buraya tutunur ve bu tabaka digin
sokette tutunmasinda etkin rol oynar. Bu tabakanin mineralizasyon seviyesi %45-60
arasindadir ve alinan radyografilerde dis kokiine paralel olacak sekilde en i¢ tabaka dis

tabakalara gore daha radyolusent izlenir.

Hiicreli/Sekonder Sement

Disin apikal 1/3’tinde, furkasyon bolgesinde izlenir. Sementoblastlar tarafinda
sentezlenen kollajen ve kendi sentezledigi matriks i¢inde hapsolan sementoblastlar
(sementosit) bu tabakanin karakteristik 6zelligidir. Heterojen kollajen yapisi, hizh
formasyon hizi ve yapisindaki hiicresel icerik ve lakiinalar sebebiyle hiicresiz semente
gore daha zayif mineralizasyon gosterir. Bu sement tabakasi olduk¢a hizli ve lokal olarak

sentezlenir ve disin degisen pozisyon ve ihtiyaclarina adapte olmasini saglar.

2.1.3. Alveoler Kemik

Alveoler kemik g¢ene iizerinde dislerin tutundugu kemik dokusunun 6zellesmis
ismidir. Lokalizasyonuna gore bukkal, lingual ve palatal bolgede izlenen dis kortikal
kemik tabakasi ve merkezinde kanselloz kemikten olusmaktadir. Dis soketini doseyen
kortikal kemik tabakasi, periodontal kemik demetlerinin tutundugu bdlgedir ve ‘bundle
bone/demet kemik’ olarak adlandirilmaktadir. Sharpey liflerinin terminal uglari bu

tabakaya dik olarak gdmiilmekte ve dis destegine 6nemli bir katki sunmaktadir.



Viicuttaki diger kemikler gibi, yenilenme hizi oldukca hizli olan maksilla ve
mandibula da siirekli bir yapim-yikim periyodu igerisindedir. Bu siire¢ multi-

faktoriyeldir ve dokunun ti¢ boyutlu yapisinda degisikliklerle sonuglanir.

Alveoler kemigin yenilenmesinde lokal regiilasyon mekanizmalarinin belirgin
rolii vardir Disler tarafindan saglanan mekanik uyarim, dis g¢evresindeki kemik
yapisinin yeniden sekillenmesi siirecini etkilemektedir. Dislerin kaybini takiben
alveoler kemikte geri doniisiimsiiz bir yikim siireci baglamaktadir (16). Dis kaybinin
yani sira periodontal hastaliklar, yas, sigara ve metabolik hastaliklar kemik dokusunun
yeniden sekillenmesi {izerinde etkisi olan faktorlerdendir (16). Yeniden sekillenme
sonucunda alveoler kemik dokusunun morfolojik yapisi degismektedir. Giiniimiizde

alveoler kemik yapisina yonelik ¢esitli siniflandirmalar mevcuttur.

En cok kabul goren smiflandirmalardan biri Lekholm ve Zarb tarafindan
yapilmistir (17). Bu siniflamada alveoler kemik, sekil ve kalite olarak iki farkli grupta
ele alinmistir (Sekil2.2).

Kemik sekli

A: Alveoler kemigin ¢ogu mevcuttur.

B: Rezidiiel krette az miktarda rezorpsiyon vardir.

C: Rezidiiel krette rezorpsiyon ilerlemis diizeydedir, sadece bazal kemik vardir.
D: Bazal kemikte bir miktar rezorpsiyon vardir.

E: Bazal kemikte ciddi rezorpsiyon vardir.
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Kemik kalitesi

Tip I (Q1): Homojen kompakt kemik

Tip II (Q2): Yogun kanselloz kemigi ¢evreleyen kalin kortikal kemik
Tip 11 (Q3): yogun kansell6z kemigi ¢cevreleyen ince kortikal kemik

Tip 1V (Q4): disiik yogunlukta kanselloz kemigi ¢evreleyen ince kortikal
kemik

YV Vv

Sekil 2.2. Lekholm ve Zarb Tarafindan Yapilan Kemik Siniflandirmasi

Yaygin kullanilan bir diger siiflandirma ise Misch tarafindan yapilmustir (18).

D1 kemik, neredeyse tamamen kortikal i¢erikli kemik yapisindadir. Siklikla
mandibular anterior bolgede izlenir. Yogun kortikal yapisi sebebiyle yerlestirilen
implantlarin primer stabilizasyonlar1 iyi olsa da implant cerrahisi zordur. Cerrahi

preparasyon sirasinda 1s1 artigina dikkat edilmelidir.
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D2 kemik, merkezi yogun kansell6z kemikten olusan ve bunun etrafin1 saran

ince kortikal tabakanin cevirdigi kemiktir. Implant cerrahisi igin en ideal kemik tipidir.

D3 kemik, merkezi D2 kemik yapisindan daha az olmakla birlikte yeterli
yogunlukta kanselloz kemikten olusan ve bu tabakay1 yine D2 kemik yapisindakinden
daha ince bir kortikal kemik tabakasinin ¢evirdigi yapidir. D2 ve D3 kemik ayrimi
histolojik olarak olmasa da klinikte preparasyon sirasinda karsilasilan direng goz

ontinde bulundurularak yapilir.

D4 kemik oldukga diisiikk yogunluktaki por6z kanselloz kemigi ince kortikal
tabakanin cevreledigi kemik yapisidir. Bu bolgeye yerlestirilen implantlarin kemik
temasinin olabildigince artirilmasi gereklidir. Gerekirse preparasyon sirasinda kemik
sikigtiricilar kullanarak primer stabilizasyon artirilmalidir. Siklikla maksiller posterior

bolgede karsimiza ¢ikar.

D5 kemik, mineralizasyonu tamamlanmamis kemiktir.

Misch tarafindan yapilan bu siniflama, implant cerrahisi sirasinda kemik
prepare edilirken karsilagilan diren¢ g6z oOnilinde bulundurularak hazirlanmistir.
Lekholm ve Zarb’in kemik kalitesi ile ilgili yaptig1 siniflama ile uyum gostermektedir.

Buna ek olarak Lekholm ve Zarb kemik seklini de degerlendirmistir.

Misch ve Judy ise alveoler kemigi rezorpsiyon paternine gore siniflandirmistir
(Sekil 2.3) (19). Bu smiflamada ‘h’ yetersiz yiikseklik, ‘w’ ise yetersiz genisligi
belirtmektedir.
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A B B-w - -

Sekil 2.3. Misch ve Judy Tarafindan Yapilan Kemik Siniflandirmasi

2.2. Dis Eksikliklerinin Giderilmesinde Kullanilan Yontemler

Dis eksikliklerinin rehabilitasyonunda; eksik disin sayis1 ve konumuna bagh
olarak, dis destekli ve implant destekli sabit protezler, dis destekli, dis-doku destekli ve
implant destekli hareketli protezler kullanilmaktadir.

Dis eksikliklerinin giderilmesinde tercih edilen protezler cigneme -etkinligi
tizerinde direkt olarak etki gostermektedirler ve genel olarak sabit protezler, hareketli
protezlere gore daha yiiksek ¢igneme etkinligine sahiptirler (20). Yapilan ¢aligmalar (2,
20, 21) dis ve implant destekli sabit protezlerin hareketli protezlere gore daha etkili

olduklar1 gdstermistir.

Tercih edilen protetik yontemin ¢evre dokular tizerinde etkileri vardir. Dis destekli
sabit koprii restorasyonlarnin aksine dental implantlar komsu dislerin yapisal
biitlinliikklerine zarar vermemektedir. Birer kok analogu olarak islev goren dental
implantlar ve {izerlerine yapilan kronlar ile dis eksiklikleri estetik ve efektif olarak
rehabilite edilebilmektedir. Buna ek olarak implantlar iizerlerine gelen okluzal yiikleri

kemige ileterek, dogal dislerdeki gibi bolgede yeni kemik olusumunu uyarirlar.
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2.2.1. Dental implant

Dental implantoloji; dis kaybini takiben ilgili disin optimum estetik ve fonksiyonel
ozellikleri goz oniinde bulundurularak, biyouyumlu materyallerle rehabilitasyonunu
iceren ve hizla gelisen bir alandir. Dental implant, alloplastik materyallerden iiretilen, oral
mukozanin ve/veya periosteal tabakanin hemen altina kemik dokusunun igerisine
yerlestirilen ve ¢ene kemigi lizerindeki hareketli veya sabit protetik restorasyonlar igin

destek gorevi goren yapi olarak tanimlanmaktadir (1).
2.2.1.1. Dental implant Gelisimi

Dis eksikligi ve dis eksikliklerinin giderilmesine yonelik girisimler, insanlik tarihi
kadar eskidir. Antik ¢caglardan glintimiize ulasana kadar bir¢ok materyal degisik geometrik
formlarda ve gesitli cerrahi ve protetik yontemlerle denenmesiyle giiniimiizdeki modern
dental implantlar gelistirilmistir. Milattan énce (M.O.) yaklasik 2500 yilinda Antik
Misir’da altin tel ligatiir yardimryla disler stabilize edilmis, M.O 500 yilinda ise Etriiskler,
dis eksikliklerini 6kiiz kemikleri kullanarak gidermeye ¢aligmislardir.

Dental implanta benzer ilk girisim milattan sonra yaklasik 600 yilinda Maya
uygarhiginda izlenmistir (Sekil 2.4). Mayalilar deniz kabuklarin1 mandibular dislerin
yerine implante etmislerdir. Bu ¢cenelerden alinan radyografilerde, implant-kemik arasinda
baglant1 oldugu ve bu baglantinin ilging bir sekilde blade tipi implantlarla oldukga benzer
oldugu izlenmistir. Milattan sonra 800 yilinda ise mandibulaya yerlestirilmis tas

implantlar izlenmistir (3, 22).

Sekil 2.4. Maya Uygarligi Déneminde Rastlanan Implantlar
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Milattan sonra 1500-1800 yillar1 arasinda Avrupa’da kadavralar veya canli
donorlerden ¢ekilen disler ile allotransplantasyon amaciyla kullanilmistir. 1809 yilinda
ise J. Maggiolo tarafindan taze ¢ekim soketine, altin implant tiip yerlestirilmis ve bolge
problemsiz iyilesmistir ancak protetik yapinin yerlestirilmesinden sonra implantin
etrafindaki siddetli inflamasyondan 6tiirii implant kaybedilmistir (Sekil 2.5) (3, 22).
Bu tarihten itibaren iridyum ¢ubuklar, glimiis kapsiiller, porselen gibi bir ¢gok malzeme

implant olarak denenmistir (3).

et RAEETYPCE.

Sekil 2.5. Maggiolo Tarafindan Tasarlanan Implant

1930’Iu yillarda Alvin ve Moses Strock kardesler, krom-kobalt alasimindan
elde edilen ortopedik vidalar1 incelemis ve bunlari insan ve kopeklerin diglerini restore
etmek amaciyla kullanmiglardir (23). 1938 yilinda Dr. Adams tarafindan internal ve
eksternal ylizeylerinde yivleri bulunan bir implantin patentini almistir (24). 1940’11
yillarda Formiggini ve Zepponi tarafindan da kemik i¢i implantlar gelistirilmis daha
sonrasinda Formiggini’nin tasarimi Chercheve tarafindan modifiye edilmistir (Sekil

2.6) (23).
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Sekil 2.6. Formiggini ve Chercheve Tarafindan Tasarlanan Dental implantlar

Dahl 1940’11 yillarda Isveg’te subperiosteal implanti tanimlamistir.
Subperiosteal implantin gelisimi 1947-1948 yillarinda Gershkoff, Goldberg ve

Weinberg (23, 25) ile 1950 yilinda Lew, Bausch ve Berman ile devam etmistir (Sekil
2.7) (23).

SUBPERIOSTEAL IMPLANT

Metal tramework lies
on top of
jawbone

Posts remain
above gum
lissue as
anchors for
Lower
jawbone
(mandible)

replacement
teeth
(prosthesis)

Gum tissue covers
mplant framework

Sekil 2.7. Subperiosteal Implant

1978 yilina geldigimizde ise Dr.P. Branemark iki agamal1 yivli kok formunda
titanyum implanti tanimlamistir ve bu yapiya ‘fixture’ demistir (Sekil 2.7) (26). Bu
implant Branemark tarafindan siddetli cene deformitesi ve konjenital dis eksiklikleri
olan hastaya 1965 yilinda uygulanmistir. Hastanin alt ¢enesine 4 implant

yerlestirilmis, 6 aylik iyilesme siirecinin ardindan uzun yillar kullanilmistirlar (27).
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Sekil 2.8. Branemark'in "fixture" tasarimi

Branemark bu kesfini 1952 yilinda tavsan femuruna kan akimini incelemek
icin yerlestirmis oldugu titanyum halkalarin kemik icine fikse olmasi ve
¢ikarilamamasina borgludur (26). Branemark kemik ile titanyum arasinda bir
kaynagma oldugunu gézlemlemistir ve bu durumu ‘osseoentegrasyon’ tanimlamistir.
Bu terim daha sonra ‘yiik tasiyan implant ile kemik dokusu arasinda izlenen; direkt,

yapisal ve fonksiyonel baglanti’ olarak giincellenmistir (3).

Dr.Schroder ve Dr.Straumann ortopedik cerrahide kullanilan materyaller
tizerinde ¢alisarak giinlimiizdeki modern implantin gelisimine biiyiik katkilar1 olan iki

isimdir (28).

1980’11 yillarda bir¢ok tasarim giindeme gelmistir. ITI’nin titanyum plazma
sprey yiizeyli tasarimi, Core-Vent, IMZ, Stryker bu tasarimlara 6rnektir (29-33).
Dr.Driskell’in Stryker adin1 verdigi implantin titanyum ve hidroksiapatit kapli iki
versiyonu bulunmaktadir (34). Dr.Kirsch’in 1970lerdeki IMZ tasarimi ise 1980°1li
yillar boyunca birgok iilkede kullanilmistir (30). IMZ’nin titanyum sprey yiizeyi ve
‘intra-mobile element’ yapisi ile dogal dis benzeri hareket gostermesi ile diger

implantlardan ayrilmigtir.
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Ici bos vida yapili implant geometrisinin basaris1 ve titanyumun biyouyumlu
karakteri sebebiyle; vida tipi implantlar giinlimiizde dis eksikliklerinin giderilmesinde
sikca tercih edilen yontem olmustur. Tiim diinyada yiiksek idame orani ve genis
protetik opsiyonlarla, giliniimiizde bir¢ok implant markas1 kullanilmaktadir.
Giliniimlizdeki genel ¢alismalar ise artmis estetik, kisalmig iyilesme periyodu ve

implantin uygulanmasinin kolaylastirilmasi tizerinedir.

2.3. Okluzal Kuvvetler

Digler fonksiyon sirasinda cesitli kuvvetlere maruz kalmaktadir. Dogal
dentisyonda 1sirma kuvvetleri; yas, cinsiyet, dissiz kalma durumu, destek dokularin
durumu, hastanin mental durumu ve Ol¢liimiin  yapildig1 lokalizasyondan

etkilenmektedir (35, 36).

Fonksiyonel ¢igneme kuvvetleri 2-100N arasinda degisiklik gostermektedir
(37). Maksimum 1sirma kuvvetleri kadinlarda 383,6-650N, erkeklerde ise 545,7-800N
arasinda degismektedir (38, 39). Parafonksiyonel aliskanliklar kuvvetleri
etkilemektedir. Birinci molar dis bolgesinde olusan maksimum 1sirma kuvvetinin 300-
800N araliginda ve dis sikma aliskanligi olan bireylerde bu kuvvetlerin 6 kat
artabilecegi bildirilmistir (40).

Agizda mevcut disler ve protezler maksimum ¢igneme kuvvetini etkileyen
faktorlerdendir. Hareketli protez kullanan hastalarin ¢igneme kuvvetleri, sabit disli
hastalarin 1/3 — 1/4’1 kadarken, implant destekli protez kullanan hastalar, sabit disli

hastalarla yakin maksimum ¢igneme kuvvetine sahiptirler (41, 42).

Okluzal kuvvetlerin biiytikliigiiniin yaninda siiresi de bireyler arasinda ve arkin
farkli bolgelerinde degisiklikler gostermektedir. Fizyolojik olarak disler ¢igneme ve
konusma sirasinda kisa siireli temas ederler. Fonksiyon sirasinda dis temaslarinin
stiresi 100 milisaniyeden daha azdir ve disler giinde ortalama 15-30 dakika temas
halindedir (41). Ancak bruksizm gibi parafonksiyonel aligkanliklarin varliginda temas
stiresi artmaktadir (43).
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Dis ve dental implantlara etki eden kuvvetlerin ¢cogunlukla aksiyel olmasi
istense de bu yapilar gesitli dogrultuda kuvvetlere maruz kalmaktadirlar. Implant
tizerine gelen lateral kuvvetler, vertikal kuvvetlere gére %50-%200 arasinda daha fazla
sikigma stresi yaratirken, gerilme stresini de yaklasik 10 kat artirmaktadir ve bu durum
implant etrafindaki krestal kemik seviyesinde izlenen rezorpsiyonun en onemli

nedenlerindendir (43).

Uygulanan kuvvetin tipi temel olarak 3 baslik altinda toplanabilir.

1. baski-sikisma
2. cekme-gerilme

3. makaslama-kesme

Makaslama tipi kuvvet diger kuvvetlere oranla %65 daha zararlidir. En iyi
tolere edilen ise sikigma tipi kuvvetlerdir. Kemigin gerilme kuvvetlerine direnci,

stkisma kuvvetlerine %30 daha azdir (43).

2.4. Biyomekanik

Biyomekanik, biyolojik dokulara uygulanan kuvvetler ile biyolojik dokular
arasindaki iligkiyi inceleyen bilim dalidir (43). Biyomekanik planlama, implant ve
protez planlamasinda 6nemli bir yere sahiptir. Biyomekanik degerlendirmeler uzun

doénemde tedavi prognozu ile ilgili bilgi verebilir (44).

2.4.1. Dogal Disin Biyomekanik Ozellikleri

Fonksiyon sirasinda digin sahip oldugu biyomekanik 6zelliklerinden sorumlu

temel yap1 periodontal ligamenttir.

PDL’nin gorevi, yapisindaki bag dokusu fibrilleri yardimiyla dis-alveoler
kemik atagmanini saglamaktir. Dige gelen kuvvetin yonii ne olursa olsun PDL fibrilleri

kuvvetin aksi onde gerilirler. PDL, kuvvet altinda diste izlenen mikro-hareketten
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sorumlu temel yapidir. Ayrica gelen kuvvetlerin kok boyunca dagitilmasini ve boylece

fizyolojik limitlerde kalmasini saglar.

Dis biyomekaniginin anlasilabilmesi i¢in birgok arastirmaci, ¢esitli insan ve
hayvan ¢alismalariyla; kuvvet altinda periodontal ligamentte izlenen deformasyon ve

hareketi incelemistir.

PDL, dislere iletilen kuvvetlerin sogurulmasi ve siispansiyonunda, alveoler
kemik ve sementin rejenerasyonu ve tamirinde ve de dokunma duyusunun
iletilmesinde rol alir. Kuvvet altinda diglerde izlenen mobilite, disin etrafindaki
dokularin hidrodinamik biyomekanik 6zelliklerine baghdir ve oldukca kompleks bir
stirectir. Dis mobilitesi primer/baslangi¢ dis hareketi ve sekonder dis hareketi olarak
iki baslik altinda incelenir (Sekil 2.9).

Primer dis hareketi, dise kuvvet uygulandigi anda periodontal ligamentin
viskoelastik yapis1 ve liflerin gerilimi sonucunda izledigimizi varsaydigimiz
harekettir. Bu dogrusal olmayan ve kompleks bir harekettir. Primer hareketin ankiloz
izlenen diglerde gozlenmemesi bu hareketin periodontal ligament kaynakli oldugunu

gostermektedir (8).

Sekonder dis hareketi ise artan kuvvete cevap olarak kemikte izlenen elastik

deformasyon sonucu izlenmektedir (8).

1

Sekil 2.9. Fizyolojik Dis Hareket Grafigi ( | — Primer Hareket, Il — Sekonder Hareket
/ A - Kuvvetin uygulandigi alan, B — Kuvvet Kesildikten Sonra)
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Dislerde izlenen fizyolojik mobilite degerleri iizerine yapilan caligmalar
sonucunda, mobilitenin bir degerden ziyade bir aralik olarak gosterilebilecegi
bildirilmistir (8). Fizyolojik dis hareketinin miktari, bireyden bireye degisebildigi gibi

giinden giine hatta saatten saate degismektedir (45).

Vertikal ve horizontal dogrultuda uygulanan kuvvetler altinda dislerde izlenen
mikro-hareketten sorumlu temel yapmin PDL oldugu distiniilmektedir. Dislerde,
horizontal yonde izlenen hareket miktar: vertikal yonde izlenenden daha fazladir (8).
Dis kuvvet altinda bi-fazik, non-lineer hareket gostermektedir. Kuvvet altinda izlenen
ilk hareket PDL de izlenen deformasyon sonucu izlenirken, hareketin ikinci fazi

kemigin elastik deformasyonu sonucu ortaya ¢iktig1 diisiiniilmektedir (8, 46).

Fizyolojik limitlerin lizerindeki kuvvetler, PDL fibrillerinin yapisina zarar
verebilir. PDL’nin yapisinin zarar géremeden izin verdigi maksimum hareket miktari
cesitli caligmalarda incelenmistir. Yapilan bir calismada PDL tarafindan tolere
edilebilen maksimum hareket miktarin1 0.26mm olarak gostermislerdir. Calismaya
katilan hastalar bu agsamaya dek agr1 bildirmemislerdir. Bu mesafe PDL’nin en kalin
bolgesinin 2/3’line denk gelmektedir ve kalan 1/3’liikk kisimda da kan dolagiminin

devam ettigini bildirmislerdir (47).

Fonksiyon sirasinda ortaya c¢ikan kuvvetler disler ya da ilgili bolgedeki
protezler iizerinden kemik dokusuna iletilirler. Dise gelen kuvvetlerin bir kismi

periodontal ligament tarafindan absorbe edilip kokiin aks1 boyunca iletilerek tolere
edilir (48).

PDL tarafindan saglanan propriyosepsiyon duyusu ile prematiir temaslar ve
okluzal interferenslerin oniine gegilerek mandibular motor fonksiyonlar diizenlenir.
Boylece fonksiyon sirasinda ve parafonksiyonel durumlarda karsimiza ¢ikan kuvvetler
kontrol edilir. Bunun yaninda parafonksiyonel aktivite ve okluzal travma gibi
durumlarda, periodontal ligamentte kalinlasma, demet kemik dokusunda kalinlasma,

artmis dis mobilitesi gibi degisikliklerle siirece adaptasyon izlenebilir.
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Literatiirde dis biyomekanigi iizerine yapilan pek ¢ok ¢alismada sonlu eleman
analiz yontemi kullanilmaktadir. Yapilan ¢alismalarda PDL’nin non-lineer elastik
yapisindan dolay1 kesin bir elastisite modiilii bildirilmemistir. PDL nin elastik modiilii
0.01 — 1750MPa arasinda, Poisson Orani ise 0.28-0.49 arasi belirlenmistir (49).
Kuvvet arttikga PDL’nin Young modiiliiniinde katlanarak arttig1 gosterilmistir.
PDL’nin lineer oldugu varsayilarak young modiiliiniin 50MPa olarak kabul edildigi
sonlu eleman analizi ¢alismalar ile klinik ¢aligmalar arasinda korelasyon oldugu
gosterilmistir (50). Ancak PDL’nin ve destekledigi yapilarin degerlendirilmesi
amaciyla lineer elastik analiz ile elde edilen sonuglarin gercek yapiy1 yeterince temsil
edememesi sebebiyle visko-elastik ve hiper elastik modellemeler PDL igin

tanimlanmustir(51).

2.4.2. Dental implantlarin Biyomekanik Ozellikleri

Birer kok analogu olarak goriilebilecek implantlar da disler gibi fonksiyon
sirasinda ¢esitli yonlerdeki kuvvetlere maruz kalirlar. Bu kuvvetler protetik yapilar

araciligryla implanta, implanttan da kemik dokusuna direkt olarak iletilirler.

Dental implant ve kemik dokusu arasindaki rijit baglantidan dolayi,
implantlarda izlenen hareket, dogal dise oranla daha az miktarda olup sadece kemikte
izlenen elastik deformasyon sonucunda karsimiza ¢ikmaktadir (52). Ayrica bu rijit
baglant1 implant tarafindan kemige iletilen kuvvetin de koronal bolgede izlenen kemik
dokusunda yogunlagmasina sebep olur (48). Parafonksiyonel aktivite ve okluzal
travma gibi durumlarin, peri-implant bolgedeki marjinal kemik dokusunda lokalize
rezorpsiyonlara ve implant tizerinde kirilmalarda artisa sebep oldugu bildirilmektedir
(53). Bu sebeple kemik-implant ara yiiziiniin ve protetik rehabilitasyonun idamesi igin

biyomekanik planlamanin rolii biiytiktiir (54).

Kuvvetin yonii ve biiyiikliigii, protez ve implantin tasarimi ve imal edildigi
materyal, implantlarin sayis1 ve dagilimi, kemik-implant ara yiizii ve peri-implant
kemik yogunlugu dental implantlarin biyomekanik o6zelliklerini etkileyen

faktorlerdendir (55, 56).
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Implant destekli sabit protetik restorasyonu olan bireylerin ¢igneme kuvvetleri,

dogal dislerle elde edilen kuvvetlere yakin olmaktadir (42).

Implant {izerine uygulanan kuvvetler peri-implant kemik dokusunda gerilim
birikimine sebep olmaktadir (57). Kemik dokusu belirli esiklerdeki mekanik
uyaranlara ve bu uyaran sonucunda izlenen deformasyonlara remodelasyon siireci ile
cevap vermektedir (58). Mechanostat hipotezine goére, kemik remodelingi ile mikro-
gerinim arasinda bir iligki vardir ve 10000-20000 mikrogerinim birimi seviyesinde

kemikte kirilma meydana gelmektedir (44).

Peri-implant kemik dokusu agisindan, bolgenin mikro-gerinim degeri 2000-
3000’in tizerine ¢iktiginda, implant ¢evresindeki kemik dokusunda deformasyon
izlenmektedir. Bu deger 4000 mikro-gerinimin {izerine c¢iktiginda ise kemigin
fizyolojik limitlerinin Gtesinde patolojik yiikleme yapilmis olur ve implant-kemik

bileskesinde mikro-¢atlaklar izlendigi bildirilmistir (59).

Implant yiizey dzellikleri, kemik-implant baglantisini etkilemekte ve bu durum
kemige iletilen kuvvetler {izerinde etkili olmaktadir (60). Yiizey piiriizliliigi arttikca
kemik-implant temasi1 artacagindan, kemige iletilen kuvvet daha genis bir alan
tarafindan sogurulacaktir. Yiizey piirtizliiliigliniin gorece zayif oldugu implantlarda
kemik-implant birlesmesinin de zayif olmasi, Kuvvetin efektif olarak kemige
iletilmesine engel olabilir. Bu durumda implant tizerindeki baz1 bolgelere kuvvet
iletilemeyebilir ve kemik i¢i asir1 diisiik mikrogerinim (<100) izlenmesi sonucu ilgili

kemikte kullanilmama atrofisinin meydana gelebilecegi diisiiniilmektedir (61, 62).

Implant ¢evresindeki kemik dokusuna iletilen kuvvetin biiyiikliigiinii etkileyen
birgok faktdr vardir. Implant iizerine kuvvet uygulanmasi kemik iizerinde olusturdugu
gerilim ve gerinim bolgeleri ile kemikte izlenen remodelasyon siirecini yonlendirir.
Ancak alvoler kemiklerin fizyolojik tolerans limitleri tam olarak bilinmemekte ve
uzun donem implant kayiplarinin bir kismi uygun olmayan stres birikimine

baglanmaktadir (55).
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2.4.2.1. implantlarin Materyal Ozelliklerinin Biyomekanige Etkisi

Dental implant i¢in materyal se¢iminde biyouyumlulugun yaninda materyalin

mekanik 6zellikleri ve estetik de géz oniinde bulundurulmalidir.

Implant {iretiminde kullanilan materyaller; metaller, seramikler ve polimerler
olarak ti¢ alt grupta toplanabildigi gibi yerlestirildikleri dokuda olusturduklar
biyolojik yanita gére de biyotolere, biyoinert ve biyoaktif olarak siniflanabilir.
Biyotolere materyaller viicutta istenmeyen bir reaksiyon olusturmadigi halde,
etrafinda fibroz bir kapsiil olustururlar. Biyoinert yapili materyaller ise etrafinda kemik
apozisyonuna izin verirler. Biyoaktif materyallerin de etrafinda kemik formasyonu
goriilmekte, buna ek olarak; etrafindaki alic1 dokuyla iyon degisimi yaparak bir ¢esit
kimyasal baglanma da gergeklestirirler. Biyoinert ve biyoaktif materyaller
osteokondiiktif olarak kabul edilebilirler. Biyotolere, biyoinert ve biyoaktif 6zelliklere
sahip tim maddeler biyouyumlu olarak kabul edilirler. Dental implant olarak

kullanilabilecek materyaller ve biyolojik 6zellikleri tablo 2.1°de gosterilmistir (63).

Tablo 2.1. Dental Implant Materyalleri

Biyolojik

Metaller Seramikler Polimerler

karakter
< Altin o
% Kron-kobalt < Polietilen

_ alagimlari <« PO|!amIFi .

Biyotolere | & pagslanmaz celik % Polimetilmetakrilat
% Zirkonyum  Politetrafloroetilen
% Niobiyum +¢ Politiretan

¢ Tantalyum
o % Titanyum
Biyoinert | % Titanyum
alasimlari

¢ Aliiminyum oksit
¢ Zirkonyum oksit

+» Hidroksiapatit

+» Trikalsiyum fosfat

Biyoaktif % Tetrakalsiyum
fosfat

+ Floroapatit

+» Biyo-camlar
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Metaller

Gegmiste altin, platin, paslanmaz c¢elik, krom-kobalt alagimlar1 gibi bir¢ok
metal dental implant olarak denenmis olsa da bu metaller uzun dénemde dokuda
istenmeyen reaksiyona sebep olmustur. Dental implantta olmas1 gereken 6zelliklerin
biiytik bir kismuin1 titanyum karsilamaktadir ve glinlimiizde kullanilan implantlarda en

sik tercih edilen materyaldir.

Titanyum, toksik olmayan bir metaldir. Titanyumun havayla temas: (107
saniye igerisinde) halinde yiizeyi hizlica bir oksit tabakayla kaplanir. Bu tabakanin
kalinlig1 Isn igerisinde 2-10nm kalinligina ulagsmaktadir (63). Bu tabaka titanyumun
korozyona olan direncini artirmaktadir. Oksit tabakanin kemige yakin elastik modiilii,
uygun kalinligi, hasarlanmis kismin kendini onarmasi, kimyasal yapisinin korunmasi

gibi sebeplerden o6tiirii kemik i¢i uygulamalarda titanyum tercih edilmektedir.

Titanyumun gerilme direnci (tensile strength) yiiksektir ve elastisite modiilii
ise 100-110 GPa arasindadir (64). Titanyumun mekanik ve kimyasal 6zelliklerinin
gelistirilmesi igin ¢esitli alasimlart gelistirilmistir. Demir, nitrojen, vanadyum, karbon,
hidrojen ve daha bir¢ok materyal kullanilarak titanyum alagimlari elde edilmistir.
Demir korozyon direncini artir, aliiminyum ise yogunlugunu azaltirken materyalin
kuvvetini artirmaktadir. Vanadyum ise aliiminyum sebebiyle materyalin korozyonunu
onlemek amaciyla eklenmistir (63). Gliniimiizde dental implantlarda en sik kullanilan

titanyum alagimi aliminyum ve vanadyum igeren titanyum alagimi olan Ti-6Al-4V’dir
(64-66).

Seramikler

Kullanilan seramikler olusturduklar1 biyolojik cevaba goére biyoinert veya
biyoaktif olarak smiflandirilirlar. Hidroksiapatit, trikalsiyum fosfat, biyo-camlar

biyoaktif 6zelliklidirler ve kemikle kimyasal bir baglanma olustururlar(67).

Bunlarin arasinda hidroksiapatit ve trikalsiyum fosfat kirillgan yapisi sebebiyle

tercih edilmemektedir (68). Bunun yaninda seramik implantlar okluzal kuvvetler
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karsisinda yeterli egilme dayanikliligi gosterememektedir. Bunun yaninda tek parca

olarak imal edildiklerinden, agili dayanak kullanimina izin verememektedir.

Zirkonyumdan imal edilen dental implantlarda seramik implantlar sinifina
dahil edilebilirler. Bu implantlar artmis estetik, biyouyumluluk ve mekanik direng
gosterirler. Buna ragmen titanyum alagimlarina gore zayif mekanik 6zelliklerinden
dolay1 seramik implantlar iireticiler tarafindan ¢ok tercih edilmezler; bunun yerine
implant ylizeyinin kaplanmasinda kullanilirlar. En sik tercih edilen seramik

kaplamalar ise; hidroksiapatit, titanyum dioksit ve zirkonyum dioksit kaplamalardir.

Ancak ylizey kaplamalariin; mikrobiyal adezyon, kemikten ya da implant kor

materyalinden ayrilma gibi problemlerinin mevcut oldugu da gosterilmistir (69).
Polimerler

Ultra yiiksek molekiiler agirlikli politiretan, poliamid, polimetilmetakrilat
rezin, politetrafloroetilen ve poliliretan dental implant materyali olarak kullanilan
polimerlerdendir (68). Polimer yapili dental implantlar; disin periodontal ligament
aralig1 sebebiyle sahip oldugu esnek yapinin taklidi ve bu sayida dis-implant baglantili

protezlerin yapilabilmesi amaciyla tiretilmislerdir (70).

Zay1f mekanik ozellikleri, canli dokuya yetersiz adezyonu ve immiinolojik
reaksiyona yatkinligi sebebiyle giiniimiizde tercih edilmemektedirler (68).
Giiniimiizde genellikle implant stii yapida yiik kiric1 olarak tercih edilmektedirler
(71).

2.4.2.2. Dental Implant Geometrisinin Biyomekanige Etkisi

Implantlarin geometrisi, implant tarafindan kemige iletilen kuvvette rol
almaktadir (72). Giiniimiizde siklikla tercih edilen implantlar kok formundadir. Kok
formundaki implantlar iiretici firmalara gore, implanti u¢ kismma dogru diiz,
genisleyen, daralan veya ovoid bigimli olabilir. Bu tasarimlar arasindaki temel fark yiv

yapilaridir. Yiv yapist i¢eren implantlara ‘vida-screw tipi’ implant denirken, yiv yapisi
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icermeyen ve kemige dikey kuvvet uygulanarak yerlestirilen implantlara ise press-fit
implant denmektedir (73). Press-fit implantlarin vida tipi implantlara gére kemige
daha ¢ok makasla tipi kuvvet ilettigi bu sebeple vidali implantlar tarafindan kemige

iletilen kuvvetlerin daha iyi tolere edilecegi diisiiniilmektedir (74).

Implantin ¢ap1, boyu ve yiv tasarimi, implant geometrisini etkileyen

parametrelerdendir.

Implantin en genis oldugu noktadaki yivlerin dis sinirlar1 arasindaki mesafe

implant ¢ap1 olarak tanimlanmaktadir (75).

Posterior bolgelere dogru gidildikge dogal dislerin ¢aplart da 11mm’ye kadar
artmaktadir (76). Klinik olarak bu bélgeye yerlestirilen implantlarin ¢aplarinin artmasi
daha uygun bir ¢ikis profili yaratacagi gibi bolgedeki mekanik kuvvetlere kars
gosterilen direnci de artiracaktir. Giinlimiizde yaygin olarak kullanilan implantlarin

caplar1 3 ile 6.5mm arasinda degismektedir.

Implant uzunlugu kemik seviyesi implantlarda, implantin platformu ile apikali
arasindaki mesafe olarak tanimlanmaktadir. Klinisyenler tarafindan genellikle bolge
anatomisi izin verdigi 6l¢iide uzun implantlarin kullanimi tercih edilmektedir. Ancak
anatomik kisitlamalar ve 1s1 artist gibi cerrahi riskler, aragtirmacilari kisa implant

kullanima yonlendirmistir (44).

Yiv tasarimlar1 implant biyomekanigi agisindan 6nemli bir yere sahiptir (77).
Yivler temel olarak, primer stabilizasyonun artmasi ve implant-kemik ara yiiziinde
stres dagiliminin saglanmasi amaciyla kullanilir (6). Yiv adimi, yiv sekli ve yiv
derinligi ise yiv tasariminin degiskenleri olarak sayilabilir. Bunlar haricinde degisik
sekil ve caplardaki perforasyonlar, delikler, c¢ikintilar, oluklar ve girintiler ylizey

degiskenleri olarak implant iireticileri tarafindan kullanilmaktadir.

Yiv adimi komsu iki yiv formunun uzun aksina g¢izilen iki paralel ¢izgi

arasindaki mesafedir veya ayni aksiyel diizlemde birim uzunluktaki yiv sayisidir.
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Diger degiskenler sabitken, yiv adimi azaldik¢a; yiv sayisi ve implantin yiizey alam

artar.

Yiv sekilleri genel olarak, ‘V’ sekilli (a), payanda (b) , ters payanda sekilli (c)
ve kare sekillidir (d) (Sekil 2.10) (78).

(a) (b) (c) (d)

Sekil 2.10. Dental Implantlarin Yiv Yapisi (78)

Miihendislikte ‘V’ sekilli tasarim genellikle yiik transferinden daha ¢ok metal
pargalarin birbirine sabitlenmesi amaciyla kullanilir. Ters payanda ise ¢ekme
kuvvetlerine direng gdstermesi amaciyla tasarlanmistir ancak dental implantlar daha

cok sikigsma tarzi kuvvetlerle karilasmaktadir (44).

Yiv derinligi; implantin en genis ¢api ile implant govdesi arasindaki fark: ifade
eder (73). Diger degisenlerin sabit oldugu durumlarda, yiv derinliginin artmasi ile
implant yiizey alani artacaktir. Yapilan bir calismada 0,5mm ile 1,6mm derinligindeki
yivler karsilastirilmig ve tip 1l kemikte 0,8mm yiv derinliginin yeterli oldugu ileri

slirlilmiis ve asir1 derin yivlerden kaginilmasini 6nerilmistir (79).

Dental implantlarda ki yiizey doku modifikasyonlarinin temel amaci hiicresel
aktiviteyi ve kemik apozisyonunu artirmaktir (80). Implant yiizey topografisi implant-
kemik kontak alanmin artirilmasi amaciyla implant yiizeyinin pordz bir yapiya
kavusturulmasi ve/veya uygun bir materyalle kaplanmasi ile degistirilmektedir. Bir¢cok

sayida ylizey uygulamasi; implant materyali iizerinde kontrollii bir piiriizliilik elde
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edilmesi amaciyla kullanilmaktadir. Bu uygulamalar mekanik, kimyasal,

elektrokimyasal, elektropolisaj, vakum, termal ve lazer kullanilarak elde edilir (81).

Bunlarin haricinde vakum uygulamalari, termal uygulamalar ve lazer

uygulamalar -implant yiizeyinin dokusu {izerine etki etmektedir.
2.4.2.3. Peri-implant Kemik Dokusunun Biyomekanik Etkileri

Kemik-implant ara yiizeyi; yas, cinsiyet, sistemik faktorler, fonksiyonel durum
gibi hasta kaynakli faktdrler ve implant materyali ve geometrisi, yiizey 6zellikleri gibi
implant kaynakli faktorlerce etkilenmektedir. Kemik-implant temas:1 (KiT)

implantlarin uzun dénem basarisinda 6nemli bir parametredir (82).

Dissiz alandaki kemik yogunlugu; implant se¢imi, tedavi planlamasi, cerrahi
yaklasim, iyilesme periyodu ve protetik modifkasyonlar agisindan belirleyici rol oynar
(43). Disiik yogunluktaki kemik dokusunda implantlarin kisa ve uzun donem
basarilar1 daha diisiik bulunmustur (83). Adell yaptig1 ¢alismada mandibular anterior
bolgedeki implantlarin maksiller anterior yerlesimli implantlarla karsilastirmis ve
mandibular yerlesimli implantlar1 %10 daha basarili bulmustur (84). Cesitli
arastirmacilar posterior maksilla gibi diisiik yogunluklu kemik dokusu izlenen
bolgelerde implantlarin bikortikal yerlestirilmesini 6nermislerdir (85-87). Diger
yandan osseoentegrasyon sonrasi kemikte olusan stressin bikortikal yerlesimden daha
cok kemigin yogunlugu ile ilgili oldugunu ve yeterli yogunluktaki kemik dokusunda

bikortikal yerlestirmenin gerekli olmadigini savunan ¢aligsmalarda vardir (88).
2.5. Dental implantlarda Esneklik Kavram

Dis kokiinii cevreleyen periodontal ligament yapisi, kuvvet altinda, dise
adaptasyon ve bir miktar mikro-hareket 6zelligi kazandirmaktadir. Dental implantlar
iIse osseoentegrasyon mekanizmasi ile kemik dokusuyla direkt temas saglayarak
esnemez bir bag kurduklar i¢in biyomekanik ozellikleri dogal dislerden farklilik

gostermektedir (5). Fonksiyon sirasinda dental implantlarin etrafindaki ~ kemik
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dokusunda izlenen gerinim degerlerinin dogal dise oranla daha yiiksek bulundugu

ayrica implantin diste izlenen hareketten de yoksun oldugu vurgulanmustir (89).

Dental implantlarin dis etrafindaki PDL’yi taklit ederek biyomekanik
ozelliklerinin gelistirilmesi amaciyla aragtirmacilar tarafindan cesitli tasarimlar ve

oneriler sunulmustur.

Kimi arastirmacilar rijit implant materyalleri yerine, sertligi daha az olan
materyallerin kullanilmasi onerilmistir. Meijer ve ark. daha esnek bir malzemeden
tiretilen dental implantlarin kuvvet iletimlerinin daha {istiin olacagim1 One
diirmiislerdir. Bu hipotezlerini, esnek polimer bir malzemeden irettikleri implantin
etrafinda izledikleri rezorpsiyonun rijit implanttan daha az oldugunu gostererek
desteklemislerdir (70). Ancak yetersiz mekanik o6zellikleri ve biyouyumluluk
problemleri sebebiyle kullanimi siirli kalmistir (63). PDL nin mekanik 6zelliklerinin
taklit edilmesi amaciyla implantin kemikle temas eden ylizeyinin yumusak bir
materyalle kaplanmasi Onerilmistir. Bu yonde yapilan bir arastirmada dental
implantlarmn yiizeyi “Chitosan” olarak adlandirilan osteokondiiktif, antimikrobiyal ve
yara iyilesmesi tizerine olumlu etkileri oldugu diisiiniilen bir polimer ile kaplamigtir

(90, 91). Ancak bilgimiz dahilinde bu implantin iiretimine gegilememistir.

Immediate implant yerlestirilmesi ile PDL nin korunmasi ve dental implant
ylizeyinde PDL rejenerasyonu oOnerilmistir. Bazi arastirmacilar dental implant
cevresinde bir miktar PDL olusturmayi1 basarmig olsalar da implant g¢evresinde
osseoentegrasyon baskin gelmektedir (92, 93). Ayrica implant ¢evresinde PDL gibi bir
bag dokusu varligi, osseoentegrasyonu azalttigindan istenmeyen bir durumdur ve

implant sag kalimini azaltacaktir (94).

Bunlarin yani1 sira implant-dayanak bileskesinde daha esnek bir yapinin
kullanilmas1 onerilmistir ve bu giinlimiizde kullanilmakta olan implant ¢esitlerinde
uygulanan tek yontemdir. IMZ (intra mobil zylinder) implant sistemi,
polioskimetilenden iiretilen koruyucu, kuvvet kirict ve yiik tastyici bir eleman ile

PDL’nin biyomekanik 6zelliklerini dental implantlara kazandirmistir (95).
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2.6. Biyomekanik Kavramlar ve Terimler

Uygulanan kuvvet sonucu cisimde olan gerilimleri saptamak ve etkilerini
degerlendirmek icin yapilan analizin sonuglarinin daha iyi anlasilabilmesi i¢in analiz

sirasinda kullanilan terimleri kisaca agiklamak gerekmektedir.

2.6.1. Kuvvet

Bir cismin hizini, yoniinii ve seklini degistiren etki olarak tanimlanir.

Biiyiikliigi, siiresi, yoni, tipi ve magnifikasyonu olan vektorel bir niceliktir.

Formiilii ; ‘F(kuvvet)=m(kiitle)xa(ivme)* dir.

2.6.2. Kiitle

Cismin degismeyen madde miktaridir. Cismin ivmeye kazanmaya Kkarsi

uyguladigi direng olarak da tanimlanabilir.

2.6.3. Stres (Gerilim)

Birim alana uygulanan Kkuvvet miktaridir. Stresin biyiikligii kuvvetin
biiyiikliine ve etki ettigi alana baglidir (96). Bir cisme kuvvet uygulandiginda, cisim
icinde kuvvetle ayn1 biiyiikliikte fakat ters yonde bir tepki gerilmesi olusur. Kuvvet
karsisinda olusan bu tepkiye stres denmektedir. Hem uygulanan kuvvet, hem de

icerideki gerilme direnci cismin tiim yiizeyine yayilir (97).

Stres(S)=Kuvvet(F)/Alan(A) olarak formiile edilir. Birimi Pascal(N/m2)
(P)y’dir (Sekil 2.11). Ancak ¢alismalarda genellikle Megapaskal (IMPa=1N/mm?2)
olarak kullanilmaktadir (98).
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Sekil 2.11. Stres Formiili

Implant ve gevre dokular iizerinde olusan stresler implantin uzun dénem

basarisini etkilemektedir (88).

Bir cismin tizerine uygulanan kuvvetin etkisi uygulandigi alanla ters orantilidir.
Kuvvet cismin lizerine ¢ok farkli agilardan ve yonlerden gelebilir bu kuvvetlerin
bilesenleri sonucu stres tiirleri ortaya ¢ikar (Sekil 2.12.). Cisme dik olarak uygulanan
kuvvetler, cisim igerisinde dik (normal) stresleri yaratirlar. Horizontal ya da teget

olarak uygulanan kuvvetler ise makaslama tipi streslere sebep olurlar.

BASKI KESME/MAKASLAMA CEKME

Sekil 2.12. Stres Tipleri
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Dik gelen stresler dogrultularina gére sikisma(baski) ya da uzama(¢ekme)
etkisi yaratirlar. Ayni1 dogrultuda fakat farkli yonlerde uygulanan kuvvetlerde uzamaya
neden olurlar. Bu kuvvetin neden oldugu deformasyona karst olusan direng
uzama(tensile) stresidir. Eger cisme uygulanan kuvvet ayni dogrultuda fakat farkli

yonlerde ise, bu durumda cisim iginde baski(sikisma) stresi olusur (99).

Normal gerilimler, ’o’sembolu ile gosterilirler. Kayma gerilimleri ise ‘t’ ile
sembolize edilirler. Cisimler iizerinde olusan stressler genellikle tek basina olusmaz,
ic kuvvette ayn1 anda mevcutken biri daha baskindir. Bu streslere birlesik (kompleks)

stressler denilmektedir (57).

2.6.4. Gerinim (Strain)

Bir cisme kuvvet uygulandiginda, cisimde olusan gerilimler deformasyona yol
acmaktadir. Bu deformasyon miktarinin cismin uzunluguna orani strain (gerinim)
olarak tamimlanmaktadir (100). Uzunluktaki degisimin orijinal uzunluga orani olup
6l¢ii birimi yoktur ve genellikle yiizdelik ifadelerle olgiilendirilir. Elastik gerinimde
kuvvet ortadan kalktiktan sonra cisim eski haline donerken, plastik gerinimde olay geri
doniistimsiizdiir. Plastik gerinimde meydana gelen sekil degisikligi kopma ve

kirtlmalara sebep olur (101).

Gerinim (strain) ve gerilim (stres) farkli terimlerdir. Gerilim biiyiikliik ve yoni

olan bir kuvvet iken, gerinim kuvvet degil sadece bir biiytikliiktiir (102).

2.6.5. Elastisite (Young’s) Modiilii

Cisimlerin lizerine uygulanan kuvvetlerin kaldirilmasiyla, ilk durumuna dénme
kabiliyetine elastisite denilmektedir. Uzerine uygulanan kuvvetin kaldirilmasiyla ilk

haline donen cisimlere elastik cisim denilmektedir (103).

Elastisite modiilii, oransal limit veya altindaki streslerin(gerilim) neden
olduklar1 strain (gerinim) degerlerine boliinmesiyle elde edilen sabit bir degerdir ve

cismin rijiditesi hakkinda bilgi verir(104). Birimi Gigapaskal (GPa)’dir. Elastisite
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modiilii kg/cm? cinsinden dl¢iilmektedir ve her maddenin kendine ait elastisite modiilii
vardir. Elastisite modiilii arttik¢a cismin rijiditesi de artmaktadir. Ayni1 kuvvet altinda
yiiksek elastisite modiiliine sahip olan bir cisim, diisiik elastisite modiilii olan cisme

gore daha az deformasyona ugrar (105).

2.6.6. Hooke Kanunu

Belirli siirlar dahilinde, cisimde meydana gelen uzmanin, ¢ekme kuvveti ile
orantili oldugunu sdyleyen kanundur. Kuvvet ile meydana getirdigi uzama arasindaki

basit lineer baglanti, ilk defa Hooke tarafindan 1678 yilinda formiile edilmistir.

Bu kanuna gore; y = Pl/AE

y: cismin toplam uzamasi
P: cisme uzanan kuvvet

[: cismin uzunlugu

A cismin kesit alan1

E: cismin elastisite modiilii

2.6.7. Poisson Orani (Poisson’s Ratio)

Elastik sinirlar i¢inde lateral gerinimin aksiyel gerinime oranidir. Cismin enine
izlenen birim deformasyonun, boyuna izlenen birim deformasyona oranidir. Poisson

oran ‘v’ ile sembolize edilmektedir.

v:-g2/ €1 seklinde formiile edilir.

g2 : enine birim deformasyon

€1 : boyuna birim deformasyon
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Poisson orani biitiin maddeler i¢in 0 ile 0,5 arasinda degisiklik gosterir ve cisme
ait ayirt edici bir 6zelliktir. Gerdirilen bir lastik seridin boyunda uzama izlenirken

eninde karsilasilan daralma 6rnek gosterilebilir (101).
2.6.8. Lineer Elastik Cisim

Cisme uygulanan kuvvet ile cisimde izlenen deformasyon ve gerinimin dogru

orantili oldugu cisimlere denilmektedir.
2.6.9. Hiper Elastik Cisim

Uygulanan yiik ile elde edilen elastik deformasyonun dogru orantili olmadig,
kiigiik ytikler altinda biiyiik elastik deformasyon ozellik sergileyen cisimlere

denilmektedir.
2.6.10. izotropik Cisim

Uygulanan kuvvetin dogrultusuna bagli olmaksizin, her yerine ayni fiziksel

Ozelligi gosteren materyaldir.
2.6.11. Homojen Cisim

Her noktasinda benzer mekanik yapisal ozelliklerin izlendigi cisimlere

denilmektedir.
2.7. Sonlu Elemanlar Analiz Yontemi

Glinlimiizde miihendislik, dis hekimligi ve tip gibi bir¢ok alanda kullanilmakta
olan sonlu elemanlar analizi (SEA) yontemi temel olarak kompleks mekanik
problemlerin analitik olarak ¢dzlimlenmesinde kullanilan analitik bir yOntemdir.
Problemlerin alt birimlere (sonlu eleman) indirgenerek ¢oziimlenmesinin ardindan bu
birimlerin uygun bir bicimde birlestirilmesiyle problemin tamaminin ¢éziimlenmesi
esasina dayanir. SEA komleks geometriye sahip yapilarda goriilen, gerilme ve sikisma

stresi ve yer degistirmelerin hassas bir sekilde analiz edilmesine olanak saglar (106).
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SEA yontemi yiizyillar 6ncesine dayanmaktadir. Yiizyillar 6nce bilim adamlari
cemberin c¢evre uzunlugunun bulunmasi i¢in ¢ember etrafindaki poligonlardan
yararlanmig ve poligon sayisi arttikga sonucun gercege daha ¢ok yaklastigin
gormiislerdir. SEA yoOnteminde alt birim sayisi, elde edilen sonucun gercege olan
yakinlhigini etkilemektedir (107). Gliniimiizde bilinen SEA yontemi ise 1956 yilinda
Turner ve ark. tarafindan ucak miihendisligi alaninda kullanilmis ve daha sonra sivi
akisi, 1s1 transferleri ve elektromanyetik ile ilgili problemlerin ¢éziimlenmesinde de
kullanilmustir (106, 108). Sonlu elemanlar analizi dental yapilarda ilk kez 1973 yilinda
Farah ve ark. (109) tarafindan kullanilmigtir (110).

Sonlu eleman analizi i¢in ¢ok sayida farkli yazilim olmasina ragmen, temel
uygulama genel olarak Pre-processing (6n isleme), solution (¢6ziimleme), Post-

processing (son isleme) olacak sekilde li¢ asamada gergeklestirilir.
2.7.1. Pre-Processing / On isleme

Problemin, sonlu eleman modelinin ve ag yapisinin (mesh yapisi) hazirlanarak
analize uygun hale getirilmesi i¢in gergeklestirilen islemler biitiinlidiir. 5 basamaktan

olusmaktadir.

e Modelleme

Cismin geometrik 6zellikleri yansitilacak sekilde bilgisayar ortaminda tasarim
modelinin olusturuldugu asamadir. Analiz programi biinyesinde veya kati model

programlari ile uygun formatta olusturulup, analiz programina aktarilir.

e Eleman Sec¢imi

Yapilan analiz tiiriine ve geometrik yapimin sekline uygun yapilan eleman

sec¢imi, problem ¢oziimiinde dogrudan etkilidir.
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e Malzeme Ozelliklerinin Belirlenmesi

Analiz edilen yapiya ait elastisite modiilii, poisson orani, genlesme katsayisi...

gibi degerler problemin sonucunu etkileyecektir.

e Sonlu Eleman Ag Orgiisiiniin Olusturulmas1 (Meshing)

Geometrik yap1 daha onceden belirlenmis alt birimlere boliiniir. Alt birim

say1s1 ¢0ziimiin sonucunu etkileyecektir.

e Yiik & Sinir Kosullarin Belirlenmesi

Genel olarak problemin tanimina uygun bir sekilde, uygulanan yiik ve sinir

kosullarinin belirlenmesini igerir.
2.7.2. Solution (Coziimleme)

Uygulanan yiik ve sinir kosullar1 belirlenmis olan modelin, olusturulan alt
birimleri arasinda kurulan denklemin es zamanli olarak ¢oziimlenmesi ve sonuglarin

ortaya ¢tkmasi asamasidir.
2.7.3. Post-Processing (Son Isleme)

Analizi yapilan problemin, ¢6ziim islemi sonucunda elde edilen verilerden
yararlanlarak ikincil degerler hesaplanir. Ornegin diigiim noktalarindaki yer

degistirmelerden hareketle genlesmeler, genlesmelerden gerilmeler hesaplanabilir.
2.7.4. Sonlu Eleman Analizi Yonteminin Avantajlar

SEA ile karmasik geometriye sahip cisimler degerlendirilebilir. SEA hem
fiziksel hem de matematiksel temele sahip bir analizdir. Coziim bolgesi alt birimlere
ayrigtirilarak degisik sonlu elemanlar kullanilabilir ve alt birimler i¢in daha hassas

analizler kosulabilir.
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SEA homojen 6zellik géstermeyen, non-lineer, anizotropik, zamana bagh ve
sicakliga baglh degisimler gosteren malzeme 6zellikleri olan sistemlerle de kolaylikla

kullanilabilirler.

SEA ile degisken, stirekli ve siireksiz ylikler degerlendirilebilir. Kuvvetin
yonii, biiytikliigii, uygulama noktas1 gibi degiskenleri kolaylikla degistirilebilir ve

analiz defalarca tekrarlanabilir. SEA non-invazivdir.

2.7.5. Sonlu Eleman Analizi Yonteminin Dezavantajlar

Malzeme  Ozellikleri uygun olarak  tanimlanamadiginda  analizin

sonug¢lanmasinda problemler yasanmaktadir.

Elde edilen sonuglarin hatasiz olabilmesi i¢in, alt birimlerin uygun bir sekil ve

geometride olusturulmasi ve malzeme 6zelliklerinin dogru girilmesi gerekmektedir.

Bu calismada dogal dise benzer bir mikro-hareket o6zelligi gostermesi
hedeflenen dental implant modelinin aksiyel ve oblik kuvvetler altinda gosterdigi
biyomekanik  6zellikleri “Sonlu  Eleman  Analizi” yontemi kullanilarak

degerlendirilmistir.
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3. GEREC VE YONTEM

Bu ¢alisma Hacettepe Universitesi Dis Hekimligi Fakiiltesi, A1z Dis ve Cene

Cerrahisi Anabilim Dali’nda tez projesi olarak gergeklestirildi.

3.1. Modelleme ve Ag Yapisinin Olusturulmasi

Kemik doku modellenmesi i¢in, anomalisiz fantom bir mandibuladan elde
edilmis olan bilgisayarli tomografi (BT) verileri manyetik rezonans ve bilgisayarl
tomografi dahil pek ¢ok goriintiileme yontemi ile elde edilen verilerin, bilgisayar
ortaminda yeniden sekillendirilebildigi Mimics Innovation Suite (Materialise, Belgika)
yazilimina aktarildi. “Segmentasyon” yontemi ile Hounsfield degerlerine bakilarak
kemik dokular1 ayristirildi. Yapilan ayristirma isleminden sonra “surface modelling”
yontemi ile 3 boyutlu kemik modeli elde edildi. Olusturulan model bilgisayar
ortaminda digsiz hale getirildi (Sekil3.1).

dm

Lv X
0 T T T T

0 1 2 dm

Sekil 3.1. Fantom Mandibula Modeli

Kemik yapilart kortikal kemik ortalama 2 mm kalinliginda olacak sekilde,
kortikal ve kanselloz olarak ayristirildi ve genisligi 18mm, derinligi 24,5mm ve

uzunlugu 20mm olacak sekilde mandibula segmenti elde edildi (17)(Sekil 3.2).
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Sekil 3.2. Mandibula Segmenti

3.1.1. Calisma Modellerinin Elde Edilmesi

Dogal Dis Modeli (DDM)

Kron uzunlugu 8mm, kok uzunlugu ise 14,5mm olarak planlanan mandibular
ikinci premolar dis sert doku modellemesi i¢in “Wheeler’s Dental Anatomy,
Physiology and Occlusion” rehber alindi (76). “Carranza’s Clinical Periodontology”
ise dis etrafindaki periodontal ligament modellemesinde rehber olarak kullanildi (4)

(Sekil 3.3).
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Sekil 3.3. Dogal Dis Modellemesi

Standart Dental iImplant modeli (SIM)

Standart Dental implant 4.8 mm ¢apinda, 10 mm uzunlugunda, ters payanda
yiv sekli ve silindirik gévde yapisina sahip olacak sekilde ve titanyum alagimindan
modellendi (Sekil 3.4).



41

K

Sekil 3.4. Standart implant Modellemesi

Esnek Implant Modeli (EIM)

Biyomekanik olarak dogan disi taklit etmesi hedeflenen esnek dental implant
tasariminin geometrik 6zellikleri standart dental implant ile birebir ayni tutuldu. Yeni
tasarimda implant govdesinin merkezinde tiim eksenlerde 0.3 mm kalinliginda ii¢
boyutlu homojen bir aralik olusturuldu ve bu alan, giiniimiizde medikal uygulamalarda
kullanilmakta olan medikal silikon elastomer ile dolacak sekilde modellendi (Sekil
3.5). iki implant modellemesinde de kemik iizerinde izlenen yapinin uzunlugu ile

dogal dis modellemesindeki kemik {izeri uzunluk ayni tutulmustur.
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Sekil 3.5. Esnek Implant Modellemesi

Tiim modellerde koronal yap1 yarim kiire seklinde modellendi.

Elde edilen ii¢ boyutlu modeller, 3-matic (Materialise, Belgika) yazilimindaki
sadelestirme yoOntemleri ile diigik hafiza tiketen ve diizglin oranlara sahip
elemanlardan olusan, piirlizsiiz bir yiizey haline getirilerek modelleme islemleri

tamamlandi. Ug boyutlu modeller 3matic yazilimdan .cbd formatinda aktarilds.

Yapilan modellemeler 3-matic yaziliminda ¢ boyutlu uzayda dogru

koordinatlara yerlestirilerek modelleme islemi tamamlanmustir.
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3.1.2. Ag Yapisinin Olusturulmasi

Sonlu eleman analizi yonteminde kullanilan modellerin olusturulmasi ig¢in
gerekli ag yapist modellere uygun yogunluk ve biiylikliikte tetrahedral olarak

olusturuldu.

3.1.3. Eleman ve Diigiim Noktalarinin Sec¢imi

3-matic ve Mimics Innovation Suite yaziliminda yapilan modellemeler, ii¢
boyutlu koordinatlar korunarak 3-matic yazilimmnin remesh modiilii icerisinde
tetrahedral elemanlar seklinde modele ¢evrildi. Tetrahedral katt modelleme sisteminde

dort nodlu elemanlar kullanildi.

Tim modeller biitiin noktalarda aym1 mekanik 6zelliklere sahip oldugu i¢in
homojen, mekanik 6zellikleri yon ile degistirilemedigi igin izotropik olarak kabul
edilmistir. EIM’de kullanilan silikon elastomer ve DDM’de izlenen PDL yapis
mekanik Ozelliklerinin daha uygun olarak aktarilabilmesi Sebebiyle hiper elastik
materyal oOzellikleri kullamilmistir.  Calismada modellerinin elde edilmesinde

kullanilan diigim ve eleman sayis1 Tablo 3.1°de gdsterilmistir.

Tablo 3.1. Diigiim ve Elaman Sayilari

Diigiim Sayisi Eleman Sayis1
EiM 127,919 72,840
DDM 114,377 70,717
Sim 126,397 74,261

3.2. Materyal Ozelliklerinin Belirlenmesi

Analiz sirasinda kullanilan mekanik oOzellikler giincel literatiirden alinarak
belirlenmis ve degerleri Tablo 3.2°de 6zetlenmistir. DDM izlenen PDL yapisi ve EIM
modelinde tasarlanan medikal silikon elastomer yapisi lineer elastik ve hiper elastik
materyal 6zellikleriyle ayr1 ayr1 degerlendirilmistir. Lineer elastik analiz kullanilarak

veriler elde edilip degerlendirildikten sonra yapilan analizin yapilarin mekanik
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Ozelliklerini yeterince temsil edemedigi goriilmiis ve modellerin karsilastirilmasi
amaciyla kullanimi uygun bulunmamistir. Bu sebeple ayni modeller, elastik
yapilardaki materyallerin degerlendirilmesi i¢in tercih edilen hiper elastik analiz
yontemi ile tekrar degerlendirilmistir. Calisma sonuglarinda hiper elastik analiz
sonucu elde edilen veriler kullanilmistir. Hiper elastik analiz sirasinda PDL’nin
mekanik 6zellikleri i¢in kullanilan katsayilar C10 : 0,04MPa, CO1 : 0,02 MPa, C11 :
0,04 MPa ve d: 0,02 (111); silikon elastomer igin kullanilan katsayilar ise C10 : 0,14
MPa, CO1 : 0,023 MPa (112) olarak alinmustir.

Tablo 3.2. Materyallerin Mekanik Ozellikleri

. Young Modiilii
Poisson Orani (MPa) Referanslar
Titanyum 0,35 110000 (113)
Dentin 0,31 18600 (114, 115)
Yogun kanselloz (54, 113,
kemik 020 1370 116)
. . (54, 113,
Kortikal kemik 0,30 13700 116)
Silikon Elastomer
(LEA) 0,48 30 (117)
PDL (LEA) 0,49 0,69 (49, 118)

3.3. Yiikleme ve Simir Kosullarimin Belirlenmesi

Hazirlanan ti¢ boyutlu modellere uygulanan kuvvetler 30N, 80N, 100N ve
200N olarak fizyolojik siirlar igerisinde belirlenmistir (119-121). Kuvvetler dis
kronunu taklit eden yarim kiire yapinin en iist noktasindan, disin ve implantin uzun

aksina 45 derece acil1 ve dik olarak uygulandi.

3.4. Analiz

Tim senaryolarda peri-implant kemik dokusunda izlenen, en biiyiik
maksimum principal stres (gerilme) degeri ve minimum principal stres (sikisma)

degerleri kaydedilmis ve degerlendirilmistir. Tiim yapilarda izlenen deplasman
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degerleri ise kron analogu olarak tasarlanan yarim kiire yapisinin en iist noktasi
referans almarak olciilmiistir. DDM’de izlenen PDL ve EIM’de izlenen silikon
elastomer yapmin degerlendirilmesinde hiper elastik analiz yontemleriyle tercih

edilmistir.

3.5. Sonug¢larin Yorumlanmasi

Yapilan analizler sonucunda elde edilen veriler, varyansi olmayan,
matematiksel hesaplamalar sonucunda ortaya ¢iktig1 i¢in, bu degerlerin istatistiksel

analizi yapilmamaktadir.

Uygulanan kuvvetler sonucunda elde edilen sikisma (minimum principal
stres), gerilme (maksimum principal stres) ve deplasman degerleri dikkatli bir sekilde
incelenip yorumlandi. Toplamda 3 modelimiz, 8 farkli kuvvet altinda degerlendirilmis

ve toplamda 24 analiz yapilmuistir.
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4. BULGULAR

Bu ¢alismada mandibular 2. Premolar dis ile bolgeye yerlestirilmis olan
standart dental implant ve yeni tasarlanan mikro-hareket ve stres kirict 6zelligi olan
esnek yapili dental implanta uygulanan 30N, 80N, 100N ve 200N biiytikliigiindeki
aksiyel ve oblik kuvvetler sonucu izlenen deplasman degerleri ile ¢cevre kemik dokuda
izlenen sikigsma stres degerleri (minimum principal stres) ve gerilme stres degerleri

(maksimum principal stres) {ic boyutlu sonlu eleman analizi yontemiyle incelenmistir.

4.1. Lineer Elastik Analiz (LEA) Sonuclari

4.1.1. Aksiyel Kuvvetler Altinda izlenen Sikisma Stres Degerler (LEA)

Lineer elastik analiz ile ¢alismada uygulanan aksiyel yondeki tiim kuvvetler
altinda SIM’de elde edilen sikisma stres degerleri diger modellerden yiiksek olarak

izlenmistir. EIM’de izlenen degerler ile DDM’de izlenen degerler yakin izlenmistir.

Tablo 4.1. Aksiyel Kuvvetler Altinda Izlenen Sikisma Stres Degerleri (LEA)

30N 80N 100N 200N

Standl\zjll;)tdiglr;plant 34328 -9.1541 -11,4430 -22,8850
Dogal(aiEsAl\)/Iodeli -1,5201 -4,0535 -5,0660 -10,1340
Pﬁi’éé‘éﬁ’?ﬁ’éﬁt 1,3092 | -34913 -4,3642 -8,7283
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Aksiyel Kuvvetler Altinda izlenen Sikisma Stres Degerleri

| I

15201 -13092
34913
40635 43642
5,066

-34328

-8,7283

AN
=]

-9,1541
-10,134

-11,443

Stres (MPa)

-15

-22,885

25
Kuvvet (N)

m standart implant Modeli H Dogal Dis Modeli (LEA) = Esnek implant Modeli (LEA)

Sekil 4.1. Aksiyel Kuvvetler Altinda Izlenen Sikisma Stres Degerleri (LEA)

4.1.2. Oblik Kuvvetler Altinda izlenen Sikisma Stres Degerler (LEA)

Lineer elastik analiz ile ¢alismada uygulanan oblik yondeki tiim kuvvetler
altinda SIM’de elde edilen sikisma stres degerleri diger modellerden yiiksek olarak
izlenmistir. EIM’de izlenen degerler ile DDM’de izlenen degerler gorece yakin

izlenmistir.

Tablo 4.2. Oblik Kuvvetler Altinda izlenen Sikisma Stres Degerleri (LEA)

30N 80N 100N 200N
Standart implant Modeli -8,4554 | -22,5480 | -28,1890 | -56,3770
Dogal Dis Modeli (LEA) -4,5540 | -12,1440 | -15,1820 | -30,3640
Esnek implant Modeli (LEA) -7,1100 | -18,9600 | -23,7040 | -47,4070
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Oblik Kuvvetler Altinda izlenen Sikisma Stres Degerleri

o

-12,144 I

-18,96

R
S

0 .
I -4,554 l
-7,11
- -8,4554

-22,548

-15,182 I

-23,704

28,189

Stres (MPa)
&

-30,364

-47,407

-56,377
-60

Kuvvet (N)

m Standart implant Modeli m Dogal Dis Modeli (LEA) ™ Esnek implant Modeli (LEA)

Sekil 4.2. Oblik Kuvvetler Altinda Izlenen Sikisma Stres Degerleri (LEA)

4.1.3. Aksiyel Kuvvetler Altinda izlenen Gerilme Stres Degerler (LEA)

Lineer elastik analiz ile ¢aligmada uygulanan aksiyel yondeki tim kuvvetler
altinda SIM’de elde edilen gerilme stres degerleri diger modellerden yiiksek olarak

izlenmistir. EIM’de izlenen degerler ile DDM’de izlenen degerler yakin izlenmistir.

Tablo 4.3. Aksiyel Kuvvetler Altinda Izlenen Gerilme Stres Degerleri (LEA)

30N 80N 100N 200N
Standart implant Modeli 2,4999 6,6663 8,3329 16,6660
Dogal Dis Modeli (LEA) 0,9695 | 2,5856 | 3,2320 6,4639
Esnek Implant Modeli (LEA) 0,8262 | 2,2034 | 2,7543 5,5086




49

Aksiyel Kuvvetler Altinda izlenen Gerilme Kuvvet Degerleri

16,666

8,3329

Stres (MPa)

6,6663 6,4639

6 5,5086
4 3,232
2,4999 2,5856 22034 2,7543
2
0,9695  0,8262
. I =
80 100 200

30
Kuvvet (N)

= Standartimplant Modeli H Dogal Dis Modeli (LEA) ® Esnek implant Modeli (LEA)

Sekil 4.3. Oblik Kuvvetler Altinda Izlenen Gerilme Stres Degerleri (LEA)

4.1.4. Oblik Kuvvetler Altinda izlenen Gerilme Stres Degerler (LEA)

Lineer elastik analiz ile ¢alismada uygulanan oblik yondeki tiim kuvvetler
altinda SIM’de elde edilen sikisma stres degerleri diger modellerden yiiksek olarak

izlenmistir. EIM’de izlenen degerler ile DDM’de izlenen degerler yakin izlenmistir.

Tablo 4.4. Oblik Kuvvetler Altinda izlenen Gerilme Stres Degerleri (LEA)

30N 80N 100N 200N
Standart Implant Modeli 4,7810 | 12,7490 | 15,9390 | 31,8780
Dogal Dis Modeli (LEA) 3,3681 | 8.9815 | 11,2280 | 22,4570
Esnek implant Modeli (LEA) 4,0170 | 10,7120 | 13,3920 | 26,7840
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Oblik Kuvvetler Altinda izlenen Gerilme Stres Degerleri
35

31,878

26,784

30
25
22,457
15,939
13,392
12,749
10,712 11,228
8,9815

4,781
5 4,017

. 3,3681
0 . .

30 80 100 200

Kuvvet (N)

Stres (MPa)

-
o

o
o

® Standartimplant Modeli ® Dogal Dis Modeli (LEA) ® Esnek implant Modeli (LEA)

Sekil 4.4. Oblik Kuvvetler Altinda Izlenen Gerilme Stres Degerleri (LEA)

4.1.5. Aksiyel Kuvvetler Altinda izlenen Deplasman Degerler (LEA)
Lineer elastik analiz ile ¢alismada uygulanan aksiyel yondeki tiim kuvvetler
altinda EIM’de izlenen deplasman degerleri SIM’den yiiksektir ancak DDM’de

izlenen deplasman degerleri SIM ve EIM’den yiiksek bulunmustur.

Tablo 4.5. Aksiyel Kuvvetler Altinda Izlenen Deplasman Degerleri (LEA)

30N 80N 100N 200N

Standart implant Modeli 0,0010 0,0026 0,0033 0,0066
Dogal Dis Modeli (LEA) 0,0995 | 0,2653 | 0,3317 | 0,6635
Esnek implant Modeli (LEA) 0,0032 | 0,0085 | 0,0105 | 0,0211
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Aksiyel Kuvvetler Altinda izlenen Deplasman Degerleri

Standart implant Modeli Dogal Dis Modeli (LEA) ——Esnek implant Modeli (LEA)

o
n

h
kS

o
w

E
Eo
c
m©
£
g,
a
[
o

o
Y

Kuvvet (N)

Sekil 4.5. Aksiyel Kuvvetler Altinda Izlenen Deplasman Degerleri (LEA)

4.1.6. Oblik Kuvvetler Altinda izlenen Deplasman Degerler (LEA)

Lineer elastik analiz ile ¢alismada uygulanan oblik yondeki tiim kuvvetler
altinda EIM’de izlenen deplasman degerleri SIM’den yiiksektir ancak DDM’de
izlenen deplasman degerleri SIM ve EIM’den yiiksek bulunmustur.

Tablo 4.6. Oblik Kuvvetler Altinda izlenen Deplasman Degerleri (LEA)

30N 80N 100N 200N
Standart Implant Modeli 0,0030 | 0,0080 | 0,0100 | 0,0200
Dogal Dis Modeli (LEA) 0,1069 | 0,2851 | 0,3546 | 0,7129
Esnek implant Modeli (LEA) 0,0122 0,0325 0,0406 0,0812
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Oblik Kuvvetler Altinda izlenen Deplasman Degerleri

-—Standart implant Modeli -—Dogal Dis Modeli (LEA) ——Esnek implant Modeli (LEA)

Eo
E
c

m©

=

3
o
%

o

Sekil 4.6. Oblik Kuvvetler Altinda Izlenen Deplasman Degerleri (LEA).

Kuvvet (N)

4.2. Hiper Elastik Analiz (HEA) Sonuglari

4.2.1. Aksiyel Kuvvetler Altinda izlenen Sikisma Stres Degerler (HEA)

Hiper elastik analiz ile ¢aligmada uygulanan aksiyel yondeki tiim kuvvetler

altinda izlenen sikisma stres degerleri SIM’de diger modellere gore yiiksek izlenmistir.

EIM ve DDM’de izlenen sikisma stres degerleri benzerdir.

Tablo 4.7. Aksiyel Kuvvetler Altinda izlenen Sikisma Stres Degerleri (HEA)

30N 80N 100N 200N
Standart implant Modeli -3,4328 | -9,1541 | -11,4430 | -22,8850
Dogal Dis Modeli (HEA) -2,3166 | -6,8692 | -7,6701 -9,0878
Esnek implant Modeli (HEA) -1,0357 | -2,7371 -4,4120 -6,7530
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Aksiyel Kuvvetler Altinda izlenen Sikisma Stres Degerleri

’ |
. -1,0357 . I
-2,3156 27371
-3,4328 -3,412
-5
-6,8692 -6,753
-7,6701

-10 =9,1541 -9,0878
©
o
?— -11,443
w
[
2
5
(%]

-15

-20

-22,885
-25
Kuvvet (N)
= Standart implant Modeli H Dogal Dis Modeli (HEA) = Esnek implant Modeli (HEA)

Sekil 4.7. Aksiyel Kuvvetler Altinda izlenen Sikisma Stres Degerleri (HEA)
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Standart Implant
Modeli

Dogal Dis Modeli

Esnek Implant
Modeli

30N

0,67124 Max
021523
-0.24077
-0,69677
-1,1528
16088
-2,0648
-2,5208
-2,9768
-3,4328 Min

80N

1,79 Max
057396
-0,64204
-1,858
-3,074

4,29
-5,5061
-6,7221
-7,9381
-9,1541 Min

Sekil 4.8. Aksiyel Kuvvetler Altinda izlenen Sikisma Stres Degerleri (30N, 80N)

(HEA)
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Stand&?dlszplam Dogal Dis Modeli Esnek implant Modeli

100N

2,2375 Max
071745
0,80255
23276
-3,8426
53626
6,8876
84026
-9.9226
-11,443 Min

200N

44749 Max
1,4349
-1,6051
45451
-7,6851
0,725
-13,765
16,805
-19,845
-22,885 Min

Sekil 4.9. Aksiyel Kuvvetler Altinda Izlenen Sikisma Stres Degerleri (100N, 200N)
(HEA)

4.2.2. Oblik Kuvvetler Altinda izlenen Sikisma Stres Degerler (HEA)

Hiper elastik analiz ile ¢alismada uygulanan oblik yondeki tiim kuvvetler
altinda izlenen sikisma stres degerleri SIM’de diger modellere gore yiiksek izlenmistir.

EIM ve DDM’de izlenen sikisma stres degerleri benzerdir.
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Tablo 4.8. Oblik Kuvvetler Altinda izlenen Sikisma Stres Degerleri (HEA)

30N 80N 100N 200N
Standart implant Modeli -8,4554 | -22,5480 | -28,1890 | -56,3770
Dogal Dis Modeli (HEA) -5,4833 | -15,3340 | -19,4090 | -39,7220

Esnek implant Modeli (HEA) | -5,1220 | -14,0320 | -15,8650 | -32,4350

Oblik Kuvvetler Altinda izlenen Sikisma Stres Degerleri

0 . .
I -5,4833 5122
-10 -8,4554

-20

-22,548

-30

Stres (MPa)

-40

-50

-60

= Standart implant Modeli

-14,032
-15,344

Kuvvet (N)

HDogal Dis Modeli (HEA)

-19,409

-28,189

-15,865

56,377

= Esnek implant Modeli (HEA)

-32,435

-39,722

Sekil 4.10. Oblik Kuvvetler Altinda Izlenen Sikisma Stres Degerleri (HEA)
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Esnek implant
Modeli

Standart implant

Modeli Dogal Dis Modeli

30N

10752 Max
! 0016263
-1,0427

— 21016

-3,1606
42196
-5,2785
-6,3375
-7,3964
-8,4554 Min

28673 Max
0,043369
27805
-5,5044
-5,4283
na2s2
14,076
169
19,724
-22,548 Min

80N .

Sekil 4.11. Oblik Kuvvetler Altinda izlenen Sikisma Stres Degerleri (30N, 8ON)
(HEA)
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Standart Implant

Modeli Dogal Dis Modeli Esnek implant Modeli

100N

3,5846 Max.
! 0054219
-3.4761
— -T0065

200N

7.1691 Max
‘ 0,10844
-6,9523

— 14013

-21,074
28,134
-35,195
-42,250
-49.316
-56,377 Min

10,537 |
14,067

-17,598

21,128

-24 658

-28,189 Min

Sekil 4.12. Oblik Kuvvetler Altinda Izlenen Sikisma Stres Degerleri (100N, 200N)
(HEA)
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Hiper elastik analiz ile ¢alismada uygulanan aksiyel yondeki tim kuvvetler

altinda izlenen gerilme stres degerleri SIM’de diger modellere gore yiiksek izlenmistir.

EIM ve DDM’de izlenen gerilme stres degerleri benzerdir.

Tablo 4.9. Aksiyel Kuvvetler Altinda izlenen Gerilme Stres Degerleri (HEA)

30N 80N 100N 200N

Standl\z;ll;)tdi;;plant 2 4999 6.6663 8.3329 16,6660

D"ga‘a‘:g‘)‘“de“ 13300 | 38640 | 48606 9,9924
IIEASL‘;';II'(“I_I":Z‘; 1,6657 4,3664 54118 10,4480

Aksiyel Kuvvetler Altinda izlenen Gerilme Stres Degerleri

Stres (MPa)

~

2,4999

)

1,6657
1,33

0 -.
30

6,6663

H Standartimplant Modeli

4,3664
3,864

80

M Dogal Dis Modeli (HEA)

Kuvvet (N)

I ] I
100

8,3329

5,4118

H Esnek implant Modeli (HEA)

16,666

10,448
9,9924
200

Sekil 4.13. Aksiyel Kuvvetler Altinda Izlenen Gerilme Stres Degerleri (HEA)
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Standart Implant

Modeli Dogal Dis Modeli Esnek implant Modeli

30N

2,4999 Max
21126
17253
1338
095067
056337
017607
021123
-0,53853
-0,98583 Min

80N

6,6663 Max
56335
4,6007
3,5679
2,5351
1,5023
046951
-0,56329
-1,5961
-2,6289 Min

Sekil 4.14. Aksiyel Kuvvetler Altinda izlenen Gerilme Stres Degerleri (30N, 80N)
(HEA)
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Standart Implant
Modeli

Dogal Dis Modeli

Esnek Implant
Modeli

100N

8,3329 Max
7,0419
57509
44599
3,1680
18779
0,58689
0711
-1,9951
-3,2861 Min

200N

16,666 Max
14,084
11,502
8,198
63378
37558
11738
14082
-3,9902
-6,5722 Min

Sekil 4.15. Aksiyel Kuvvetler Altinda Izlenen Gerilme Stres Degerleri (100N, 200N)

(HEA)
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4.2.4. Oblik Kuvvetler Altinda izlenen Gerilme Stres Degerler (HEA)

Hiper elastik analiz ile ¢alismada uygulanan oblik yondeki tiim kuvvetler
altinda izlenen gerilme stres degerleri SIM’de diger modellere gore yiiksek izlenmistir.

EIM ve DDM’de izlenen gerilme stres degerleri benzerdir.

Tablo 4.10. Oblik Kuvvetler Altinda izlenen Gerilme Stres Degerleri (HEA)

30N 80N 100N 200N
Standl\z;llé)tdi;:plant 4.7810 12,7490 159390 31,8780
DOQal(ggi‘)“’deli 26254 | 73153 9,4452 19,5370

Oblik Kuvvetler Altinda izlenen Gerilme Stres Degerleri

35

31,878

30
25
19,537
18,159
15,939
1
12,749
10,77
0 9,068 9,4452
7,3153
4,781
2,6254 2,562
0 . .
30 80 100 200

Kuvvet (N)

Stres (MPa)

@

w

= Standart implant Modeli H Dogal Dis Modeli (HEA) = Esnek implant Modeli (HEA)

Sekil 4.16. Oblik Kuvvetler Altinda izlenen Gerilme Stres Degerleri (HEA)




Standart Implant
Modeli

Dogal Dis Modeli

Esnek Implant
Modeli

30N

4,781 Max.
40102
32396
2,469
1,6983
092762
015690
-061371

80N

12,749 Max
10,694

2639

6,5830
4,5288
24137
041855
16365
36917
-5,7468 Min

Sekil 4.17. Oblik Kuvvetler Altinda Izlenen Gerilme Stres Degerleri (30N, 80N)

(HEA)
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Standart Implant

sal Di . Esnek Implant
Modeli Dogal Dis Modeli

Modeli

100N

15,939 Max
1337

108

8231

56618
30925
057377
2,046
45152
-7,1845 Min

200N

31,578 Max
25,739
21,601
16,467

11,324
5,185

10465
-4,0919
-3.2304
14,369 Min

Sekil 4.18. Oblik Kuvvetler Altinda izlenen Gerilme Stres Degerleri (100N, 200N)
(HEA)
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4.2.5. Aksiyel Kuvvetler Altinda izlenen Deplasman Degerler (HEA)

Hiper elastik analiz ile ¢alismada uygulanan aksiyel yondeki tim kuvvetler
altinda izlenen deplasman degerleri SIM’de diger modellerden diisiik bulunmustur.

DDM ve EiM’de izlenen deplasman degerleri yakin olarak izlenmistir.

Tablo 4.11. Aksiyel Kuvvetler Altinda Izlenen Deplasman Degerleri (HEA)

30N 80N 100N 200N

Stand'\zjllg:di;ﬁplant 0,0010 0.0026 0,0033 0,0066
Dogal(lljli_:spl\\;lodeli 0.0555 0,0805 0,0879 0,1194
wocar oy | 00612 | oo | ooms | o

Aksiyel Kuvvetler Altinda izlenen Deplasman Degerleri

-—Standart implant Modeli =~ Dogal Dis Modeli (HEA) ——Esnek implant Modeli (HEA)

E
Eo0
c
I}
3
3
-4
7]
(=]

Kuvvet (N)

Sekil 4.19. Aksiyel Kuvvetler Altinda Izlenen Deplasman Degerleri (HEA)
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Standart Implant
Modeli

Dogal Dis Modeli

Esnek implant Modeli

30N

0,0010031 Max
000089168
00078022
DA00G6ET
00005573
000044584
000033438
000022292
000011146

0 Min

0,14091 Max
F 0,12526
0,1096

0,093943
0078286
0062629
0,046972
0031314
0,015657
0 Min

0,074266 Max
0066014
0057762
0,019511
0,041259
0,033007
0,024755
0016504
00082518

© Min

80N

0,002675 Max
E 0,0023778
0,0020806

0,0017834
0,0014861

0,0011889
0,00089168
0,00059445
0,00029723
0 Min

0,19522 Max
0,17353
0,15184
0,13015
0,10846
0,086765
0,065074
0,043383
0021691

0 Min

0,13849 Max
01231
010771
0092324
0076936
0061549
0,046162
0030775
0015387

0 Min

Sekil 4.20. Aksiyel Kuvvetler Altinda izlenen

(HEA)

Deplasman Degerleri (30N, 80N)
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Stand&l:dlgzplant Dogal Dis Modeli Esnek implant Modeli

100N

[ 0,1604 Max
014258
0,0033438 Max
00029723 0,20668 Max — 012475
018372 — 010693
00026007 2 Soen
0,0022797 e. 1507z X
0,0018577 0I377S 0071 28?
00014861 01 ‘1432‘ 0053466
00071146 001859 0,035644
000074307 0068884 0017822
000037153 0-045932 0 Min
0 Min 0022965
0 Min

200N

0.0066876 Max

Pt 0.24273 Max
S ‘ 0,21576 0,25499 Max
00052015 018879 ©22685
0,0044584 nEier 19832
5 o
00037153 0,13485 212?;
00029723 010788 i
00022297 "
0,080911 5064995
00014861 \D5GEE
0053941 £.056664
000074307 002697 GRS
0 Min o Min 0 Min

Sekil 4.21. Aksiyel Kuvvetler Altinda izlenen Deplasman Degerleri (100N, 200N)
(HEA)
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4.2.6. Oblik Kuvvetler Altinda izlenen Deplasman Degerler (HEA)

Hiper elastik analiz ile ¢alismada uygulanan oblik yondeki tiim kuvvetler
altinda izlenen deplasman degerleri SIM’de diger modellerden diisiik bulunmustur.

DDM ve EiM’de izlenen deplasman degerleri yakin olarak izlenmistir.

Tablo 4.12. Oblik Kuvvetler Altinda Izlenen Deplasman Degerleri (HEA)

30N 80N 100N 200N
Stand'\zjllg:di;ﬁplant 0,0030 0,0080 0,0100 0,0200
Dogal(gli_:spl\\;lodeli 0,0778 0,1058 0,1187 0,1668

P'i/slg;‘g“l'(“:::‘; 0,0723 0,1266 0,1555 0,2028

Oblik Kuvvetler Altinda izlenen Deplasman Degerleri

a—Standart implant Modeli =—Dogal Dis Modeli (HEA) === Esnek Implant Modeli (HEA)

=
E
s
1]
=
k:
Q.
)
(=]

Kuvvet (N)

Sekil 4.22. Oblik Kuvvetler Altinda izlenen Deplasman Degerleri (HEA)
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Standart Implant

Modeli

Dogal Dis Modeli

Esnek implant Modeli

30N

0,002994 Max
00026614
00023287
00071996
0016633
00013307
000099601
000066534
000033267

0 Min

0,10906 Max
0096943
0084825
0072707
0,060589
0048471
0036354
0024236
0012118

0 Min

0,19043 Max
0,16927
014811
0,12695
0,10579
0,084636
0,063477
0,042318
0,021159

0 Min

80N

0,0079841 Max
0007097
00062008
00053227
00044356
00035485
0006514
00017742
000088712

0 Min

n

0,17897 Max
0,15908
0,1392
0,11931
0,099427
0,0/9541
0,059656
0,039771
0,019885

0 Min

0,36898 Max
032798
028699
024599
020499
016399
012299
0081996
0040998

0 Min

Sekil 4.23. Oblik Kuvvetler Altinda izlenen Deplasman Degerleri (30N, 8ON) (HEA)
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Standart Implant
Modeli

Dogal Dis Modeli

Esnek implant Modeli

100N

0,0088724
00077634
0,0066543
0,0055453
00044362
00033272
00022181
00011091
0 Min

0.0099815 Max

019477 Max
017313
015149
017985
0,10821
0086565
0064924
0043283
0021641

0 Min

01604 Max
‘ 014258
012475
— 010693
008911
0071285
0053465
0035644
0017622
0 Min

200N

0,019963 Max
! 0017745
0015527

— 0013309
0011081
Q0086724
00066543
0.0044362

00022181
0 Min

0.25238 Max
! 022434
019629

— 016875
0,14021
011217
0,084126
0,056084

0,028042
0 Min

0,78215 Max
069524
060834
052143
043453
0244462
026072
017381
QUEGIDS

0 Min

Sekil 4.24. Oblik Kuvvetler Altinda izlenen Deplasman Degerleri (100N, 200N)

(HEA)



71

5. TARTISMA

Dental implantlar giiniimiizde dis eksikliklerinin giderilmesinde dogal dise en
yakin tedavi secenegi olarak kullanilmaktadir. Bununla beraber biyomekanik
Ozellikleri heniiz tedavi gereksinimlerini yeterince karsilayamadigi igin optimal
ozellikleri elde etmek hedefiyle yapilan galismalar ve arastirmalar ile gelisimini halen
siirdiirmektedir. Dis ve implant arasindaki en temel farkliliklardan biri iki yapinin
farkli biyomekanik karakterleridir (5, 48, 54, 122). Implantm biyomekanik

Ozelliklerinin disi taklit etmesi i¢in ¢esitli tasarimlar 6nerilmistir (123-127).

Bu ¢aligmada kendi tasarimimiz olan kuvvet kirici ve mikro-hareket 6zelligi
bulunan bir dental implant modelinin, dogal dis ve giiniimiizde rutin olarak kullanilan
standart bir implant modeli ile biyomekanik 6zellikleri karsilastirilmistir. Bu amagla
modellenen EiM’de, titanyum dis kabuk, anatomik olarak periodontal liflerin
baglandig1 alveoler soketi doseyen kortikal kemik yapisinin (bundle bone), silikon
elastomer PDL yapisinin ve merkezdeki titanyum ise anatomik kokiin analogu olarak

tasarlanmustir.

Analiz sirasinda dis ve implantlarin uzun akslarina paralel ve 45 derece agiyla;
30N, 80N, 100N ve 200N biiyiikligiindeki kuvvetler, uygulama noktasinin yiizey
yapist ve geometrisinin standardizasyonu amaciyla dis kronunu taklit eden,
titanyumdan imal edilmis olarak kabul edilen yarim kiire geometrisine sahip yapinin
en iist noktasindan uygulanmustir. Dis ve Implantlarin etrafinda izlenen maksimum
stkisma ve gerilme tipi stres ve ilgili yapinin tiimiinde izlenen maksimum deplasman

degerleri SEA yontemi ile elde edilmis ve degerlendirilmistir.

1960 yillarinda havacilik uzay alanindaki yapisal problemlerin ¢dziimlenmesi
amaciyla gelistirilen SEA yonteminin kullanim alani kisa siirede genisleyerek 1s1
transferi, s1v1 akisi ve elektromanyetik alanda izlenen problemlerin ¢éziimlenmesinde
kullanilmistir. SEA dis hekimliginde ilk kez 1973 yilinda Farah (109) tarafindan
kullanilirken, dental implant iizerinde ilk kez 1976 yilinda Weinstein (128) tarafindan
kullanilmistir ve sonrasinda hizla gelismistir. Atmaram ve Muhammed (129) tek

implant ¢evresindeki stres dagilimini, Borchers ve Richard (130) farkli kemik implant
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araylizii yapilarini, Cook (131) pordz implant yapisini, Meroueh (132) silindirik
implant yapisini, William ve ark.(133) dental implant destekli kantilever protezleri ve
Akpmar ve ark.(134) dis-implant kombinasyonunu SEA c¢aligmalarn ile
degerlendirmislerdir (56).

SEA kompleks geometriye sahip yapilara ait problemlerde tercih edilen
analitik ¢6ziimleme yontemidir. SEA yontemi; ana yapinin daha kii¢iik boyutlardaki
alt birimlere ayrilmasi ve alt birimler seviyesinde ¢oziilen problemlerin uygun bir
sekilde birlestirilmesi prensibine dayanir. Baska bir deyisle, problemin ana yapinin
tiimiinde ¢6zlimlenmesi yerine; ana yapinin alt birimlere ayrilmasi, problemin bu alt
birimler seviyesinde ¢oziimlenmesi ve elde edilen verilerin uygun bir formiille
birlestirilmesidir. Bu sebeple dental implant-kemik kompleksi gibi olduk¢a karmasik
bir geometriye sahip yapilara ait ¢dziimlemelerde siklikla tercih edilmektedir (56). In-
vitro kosullarda; dis 1ile 1implantin kemik icerisindeki biyomekaniginin
degerlendirilmesinin zorlugu ve kemik icerisindeki kuvvet birikiminin sayisal olarak
elde edilememesi sebebiyle bu calismada sonlu elemanlar analizi yontemi tercih

edilmistir.

Dental implantlar lizerine etkiyen kuvvetlerin ve implant biyomekaniginin
degerlendirilmesinde kullanilabilen diger yontemler; matematiksel hesaplamalar
(135), fotoelastik stres analizleri (136), 2 veya 3 boyutlu sonlu eleman analizleri (72,
107) ve strain gauge analiz (137) yontemidir (55). Strain gauge yonteminin ¢aligma
prensibi implant ve ilgili yapilarin elektriksel direncine dayalidir ve 6lgiimler kuvvet
altindaki cismin 3 boyutlu yapisindaki elastik limitler dahilinde olan deformasyonlar
sonucu izlenen materyalin iki ucu arasindaki elektriksel direncin degismesiyle elde
edilebilmektedir (138). Strain gauge yontemi ile statik ve dinamik kuvvetler altinda,

in vitro ve in vivo 6l¢iimler yapilabilmektedir (55, 106).

Fotoelastik analiz, transparan materyallerin 1sik kiricihgr 6zelligine
dayanmaktadir (139). Analiz 6ncesinde, incelenecek materyalin fotoelastik modelinin
elde edilmesi gereklidir. Modele uygulanan kuvvetin yonii ve biiyiikligii, modelin
sekli, model ve modelin destek yapilar1 gercek yapiya uygun olarak tasarlanmalidir.

Miihendislik ve endiistride uzun yillar kullanilan fotoelastik analiz yontemi, dis
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hekimliginde de ortodonti, protez, cerrahi, implantoloji ve dental materyallerle ilgili
calismalarda kullanilmaktadir (106, 140). Fotoelastik model analizinde; deneysel bir
model kullanilmasi ve modelin i¢ stres birikiminin viziialize edilmesi en 6nemli
avantajlarindandir (141). Gergek modelin elde edilmesinde ve kortikal ve spongioz
kemigin ayirt edilmesindeki giiclikler (142) fotoelastik analizin en biyiik
dezavantajlaridir (140).

Uc boyutlu sonlu eleman analizi dental implant {izerine gelen kuvvetler
karsisinda var olan yapilarin ve modifikasyonlarin davranislarinin ve etkinliginin
degerlendirilmesinde tercih edilir (55). Sonlu eleman analizinin galigsmalarda siklikla
tercih edilmesinin en 6nde gelen sebeplerinden biri ¢ok yonliiliigiidiir. Bu metot ile
birgok fiziksel durumun simiilasyonu elde edilebilir (106). SEA sirasinda kullanilan
tasarimlar, iyi bir mithendislik ve tecriibe ile gergege oldukga yakin iiretilebilir (143).
SEA c¢ok yonliiliigii sayesinde; digsiz maksillada implant destekli degisik tedavi
alternatiflerinin degerlendirilmesinde(144), total protezler ve overdenture protezlerin
stres dagilimlarinin incelenmesinde (145), farkli atagman sistemlerine sahip implant
destekli overdenture protezlerin stres dagilimlarinin degerlendirilmesinde (145),
dental implantlarin yiv yiikseklik ve derinliginin degerlendirilmesinde (146), implant
sistemi, kemik densitesi, implant pozisyonunun stres dagilimi {izerine etkisinin
degerlendirilmesinde (147) kullanilmustir (106).

Fotoelastik analiz ile kaliteli niteliksel veriler elde edilebilse de kantitatif
olarak yeterli bilgi verememektedir. Strain gauge yontemiyle sadece dl¢iim aletinin
oldugu bolgeden veri elde edilebilmektedir. SEA yonteminde ise bilgisayar ortaminda
hazirlanan modellerden gerilim, gerinim ve deplasman degerleri elde edilebilmektedir.
Analiz bilgisayar ortaminda oldugu i¢in sinir kosullari rahatlikla degistirilebilir ve
tekrarlayan analizlerle tasarimlar optimal hale getirilebilir. Ayrica SEA klinik olarak

gbzlemlenmenin gii¢ oldugu noktalar ile ilgili verileri kolaylikla ortaya koyabilir

(106).

Dental implantlarin mekanik 6zelliklerinin degerlendirilmesindeki en temel
zorluk; kemik ve periodontal ligament yapisinin modellenmesi ve bu yapi iizerindeki

biyomekanik etkinin degerlendirilmesidir. Analizin ve modellemelerin ¢oziimii i¢in
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baz1 varsayimlarda bulunulmasi gerekmektedir. Kemik ve periodontal ligament
dokusunun non-homojen ve non-izotropik yapisi sebebiyle; kuvvet altinda izlenen
deformasyon da non-lineer olacaktir (148). Ancak dokunun bu &zellikleri giincel
teknoloji ile bilgisayar ortamina tam anlamiyla aktarilamamaktadir. Yapilan SEA
calismalarinda PDL biyomekaniginin lineer elastik, viskoelastik ve hiper elastik analiz
olmak tizere ti¢ farkli metot ile degerlendirilebildigi goériilmektedir. Calismalarin
bircogunda metodun kolayligindan dolay1 lineer elastik analiz (49, 51) tercih edilmis
olsa da PDL’nin elastik yapisinin non-lineer oldugunu bildirilmektedir (51, 149-152).
Ayrica lineer elastik ¢alismalarda PDL’nin Young modiili 0,01-1750 MPa, Poisson
orani ise 0.28-0.49 (49) gibi oldukga genis bir aralikta alinmasi sebebiyle elde
edilebilecek sonuglar olduk¢a degiskendir. Calismamizda baslangicta dnceki literatiir
bilgilerine dayanarak lineer elastik analiz kullanildi. Ancak neredeyse sikistirilamayan
ozelligi ve non-lineer yapisi nedeniyle sonuglarin PDL’yi yeterince temsil edemedigini
ve hiper elastik simiilasyon sonug¢larinin gergege yakinligini (51, 111) g6z oniinde
bulundurarak modelleri hiper elastik analiz yontemi ile bir kez daha degerlendirilip,
calisma bu degerler iizerinden siirdiiriildii. Calismamizda yapilarin biyomekanik
Ozellikleri zamana bagli kuvvet frekansindan bagimsiz olarak degerlendirildigi i¢in

viskoelastik analiz yontemi tercih edilmedi (51, 111).

PDL gibi yumusak dokularin, yiik altindaki davraniglar1 baslangig, lineer ve
yetmezlik olmak {izere 3 ayr siiregte izlenebilir. Yumusak dokuya uygulanan kuvvet
ilk once katilig1 daha az olan yap1 tarafindan karsilanirken (baslangig fazi), kuvvet
arttikca yumusak dokunun da sertligi artar (lineer faz). Kuvvet artmaya devam ettikge

bir noktada dokunun tolere edebilecegi seviyenin iizerine gikar (yetmezlik fazi) (51).

Calismamizda kemik dokusu homojen, izotropik, lineer elastik ve kemik-
implant kontag1 %100 olarak kabul edilmistir. Gegmiste SEA yontemi ile elde edilen
veriler klinik ve deneysel c¢alismalarla karsilagtirildiginda sonuglarin birbirleri ile
uyumlu oldugu izlenmistir (56). Bu durum yapilan varsayimlarin analiz sonuglari

tizerinde gergek dis1 bir etkisi olmadigini géstermektedir.

SEA yonteminde ana model kiiclik alt birimlere ayrilmistir ve bu alt birimler

diigiim noktalarindan birbirlerine baglanmaktadir. SEA’nin sistemi diislinitildiigiinde,
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analizdeki alt birim ve diigim sayisinin artirilmasi, sonug¢larin daha hassas ve gergege
yakin olarak elde edilmesini saglayacaktir (153). Bu ¢alismaya benzer bir sekilde
sadece implant ve cevresindeki kemik dokusunun modellemesinin yapildigi
calismalarda; Tada ve ark. (74) 12,212 eleman ve 14,281 diigiim, Geramy ve ark. (107)
37.975 eleman vel3.233 digiim, Sevimay ve ark. (154) 180.884 eleman ve 32.083
diigiim, Baggi ve ark. (155) farkli implant modellemelerine gére 102.079 - 156.793
eleman ve 116.052 - 178.447 diigiim, Winter ve ark. (156) 160.000 eleman ve
modellemeye gore 600.000-650.000 arast diigiim kullanmislardir. Yaptigimiz bu
calismada ise diigiim sayilar1 EIM’de 127919, DDM’de 114377, SIM’de 126397 iken,
eleman sayilar1 EiM’de 72840, DDM’de 70171 ve SiM’de 74261°dir. SEA
matematiksel bir denklem ¢oziimii esasina dayandigindan; kullanilan bilgisayar
programi, materyal 6zellikleri gibi degiskenler sebebiyle alinan sonuglarin yaklasik

sonuglar oldugu goz 6niinde bulundurulmalidir (157).

Modelleme sirasindaki en Onemli basamaklardan bir digeri ise siir
kosullarimin  belirlenmesidir. Bir¢gok SEA c¢alismasinda sadece ilgili bdlge
modellenirken (74, 79, 107, 154, 158, 159), kimi ¢alismalarda ise tomografi
goriintiilerinden elde edilen veriler ile mandibula modellemesi yapilip, bolgede kas,
ligament ve temporomandibuler eklemin hareketleri de modele aktarilmistir (160).
Teixera ve ark. yaptiklar1 ¢alismada, 3 boyutlu modellerde incelenen Implantlarin
mezial ve distalinden 4,2 mm uzunlugundan daha fazla yapilan modellemelerin
calisma sonuglarini etkilemedigini gostermistir (161). Bu sebeple, ¢alismamizda tiim

mandibula modellemesine gerek duyulmamis, mandibula kesiti modellenmistir.

Kemik yapis1 ve kalitesi dental implantlarin biyomekanigini ve implantlarin
uzun donem basarisini etkilemektedir. Lekholm ve Zarb (17) tarafindan yapilan kemik
kalitesi ile ilgili siniflama giinlimiizde alveoler kemik degerlendirmelerinde siklikla
tercih edilmektedir. Yapilan klinik ¢alismalarda Tip I ve Tip II kemik dokusuna
yerlestirilmis olan implantlarin uzun dénem prognozlart bagarili olarak bulunurken;
pordz yapili Tip IV kemik dokusu prognozu en zayif olarak gosterilmistir (74, 162-
165). Bes yillik takip ¢alismasinda, Tip I — II ve III kemiklerde izlenen implant kayip
orant %3 olarak verilirken, bu oran tip IV kemikte %35 olarak bildirilmistir (162).
Calismada kullanilan kemik modelleri Lekholm ve Zarb’in (17) yaptigi siniflama
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referans alinarak yapilmistir. Alveoler kemigin ¢ogunlugunun korundugu, dis korteksi
kalin kortikal kemigin, merkez bdlgeyi ise yogun kanselléz kemigin olusturdugu

kemik blogu mandibular premolar bolgeyi temsilen modellenmistir (166).

Dental implantlarin kemige kuvvet iletimi temas halindeki yiizeylerden
olmaktadir ve KIT artmas1 daha homojen stres dagilimi saglamaktadir (167). Kortikal
kemigin Young modiilii kanselloz kemige gore daha yiiksektir. Bu sebeple aksiyel
olmayan kuvvetler uygulandiginda rotasyon ekseni kortikal kemik tizerinde olugsacak
ve bolgede kanselloz kemige oranla daha yiiksek stres degerleri izlenmesine neden
olacaktir (115, 168-170). Yapilan SEA (169, 171-175) ¢alismalarinda implantlarin
geometrik Ozelliklerinden bagimsiz olarak en yiiksek stres degerlerinin implant
boynunu destekleyen kortikal kemik tabakasinda izlendigi bildirilmistir (74). Az
yogunluktaki kanselloz kemik dokusunun kuvvetlere digerleri kadar etkili direnci
gosteremedigi ve bunun sonucunda izlenen deformasyon sebebiyle kemik dokusunda

izlenen stres daha koronal bolgeden apikale dogru yayildig: bildirilmistir (74, 156).

Protetik restorasyonlar arasinda ¢igneme kuvveti en yiiksek ve en etkili olan
yontem dental implant destekli restorasyonlardir (2). Kimi ¢aligmalarda implant
destekli protezin ¢igneme kuvveti dogal disten daha yiiksek bulunmustur. Bu durumun
implant cevresinde PDL gibi 6zellesmis bir doku olmamasi sonucu implantin
propiyoseptif kapasitesinin eksikliginden kaynakli olabilecegi bildirilmistir (2).
Implantlar, ‘osseoperception’ olarak tanimlanan fenomen ile dis ¢ekimini takiben
kaybolan PDL’nin propriyosepsiyon duyusunu kismen de olsa taklit etmektedirler
(176-178). Dogal dis ve implant tizeri sabit restorasyonlar karsilastirildiginda
maksimum ¢igneme kuvveti implant iizerinde 353,61N diste ise 275,48N olarak
bildirilmistir (179).

Trulsson ve ark. yaptiklar1 ¢alismada implant kullanan hastalarin dogal dise
oranla 4 kat daha fazla kuvvet uygulayabildiklerini gostermis ve bu durumun implantin
olusturdugu propriyoseptif algi eksikliginden kaynaklanabilecegini belirtmislerdir
(122). Propriyosepsiyon {izerine yapilan baska bir ¢alismada, implant iizerine yapilan
protezler ile dogal dislerin dokunsal duyular1 karsilastirilmis ve implantlar belirgin

olarak zayif bulunmustur (180). Literatiirde bu durumu destekleyen g¢aligmalarda
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implantin dokunsal duyu esigi dogal dise oranla 3-6 kat daha ytliksek gosterilmistir
(176, 177). Bu durum dental implantlarin daha yiiksek kuvvetlere goreceli olarak daha

stk maruz kaldiginmi gosterebilir.

Dogal dislerin iizerine fonksiyonel hareketler sirasinda gelen kuvvetler
genellikle tek bir dogrultuda degildir. Dental implantlar da dogal disler gibi aksiyel
kuvvetlerden ziyade; vertikal ve lateral dogrultudaki kuvvetlerin bileskesiyle olusan
oblik kuvvetlere maruz kalirlar. Calismamizda modeller {izerine uygulanan kuvvetler
30N, 80N, 100N ve 200N olarak belirlenmis ve bu kuvvetler yapilarin uzun akslarina
paralel ve 45° agiyla uygulanmigtir. Yapilan tiim yiiklemeler, dis kronunu taklit eden
yarim kiire yapismin en iist noktasindan; DDM, EIM ve SIM’nin tam merkezinden
gececek sekilde uygulanmistir. Yapilan bir sistematik literatiir derlemesinde; dental
implantlar iizerine aksiyel yonde uygulanan kuvvetlerin 50N-500N araliginda; oblik
yonde uygulanan kuvvetlerin ise en diisiik SON ve en yiiksek 249,9N olarak; 15° ile
75° arasinda degisen agilarla uygulandigini bildirmistir (181). Peters ve ark. (182)
maksimum 1sirma kuvvetini 112N ve ortalama ¢igneme kuvvetini 12-22N arasinda
bildirmistir (183). Literatiirdeki ¢igneme kuvveti araliginin olduk¢a genis oldugu
izlenmektedir ve 17N ile 450 N arasinda degistigini bildirmistir (119-121).
Calismamizda kullanilan kuvvet araliklari literatiirdeki diger ¢alismalarda tutarli ve

fizyolojik sinirlar icerisindedir.

Implant-kemik ara yiiziindeki siirtinme katsayisi, komsu kemik dokunun
elastik modiilii, implant-kemik arasinda tercih edilen baglanti tipi ve implantin
geometrik Ozellikleri biyomekanik {lizerine yapilan SEA calismalarinda kullanilan

degiskenlerdendir (156).

Yiik altindaki implantin etrafindaki kemik dokusunda izlenen stres degerinin
implantin uzunlugu arttik¢a azaldigi, ancak implant uzunlugunun 10mm’yi gegctigi
durumlarda gerilimdeki azalmanin daha etkisiz seviyelerde oldugu gosterilmistir (72).
Implant ¢apinin artirilmasi ve boyunun uzatilmasi ile tiim kemik tiplerinde kortikal

kemik seviyesinde izlenen stres degerlerinde azalma beklenebilecegi bildirilmektedir
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116). 4 mm arasi ¢apa sahip implantlarin basar1 oran1 %90,7 iken 4 ile 5 mm aras1
( p p imp

capa sahip implantlarin basar1 oran1 %94,6 olarak bildirilmistir (184).

Calismada kullanilan modellerin hepsinde kemik dokusun mekanik 6zellikleri
ayni tutulmustur. Tiim yapilar tamamen bagl (fully bonded) olarak kabul edilip
stirtlinme katsayis1 “0” kabul edilmistir. Calismada kullanilan DDM’de alinan kron ve
kok uzunluklar1 “Wheeler’s Dental Anatomy, Physiology and Occlusion” kaynak
almarak belirlenmistir. EIM ve SIM’de implant boyu ve ¢ap1 ikinci premolar bdlgede
kullanilan ¢ogu implant tasariminin iiretim araliginda olan 4,8mm c¢ap ve 10mm
boyunda olacak sekilde belirlenmistir. Calismamizda kullanilan tiim modellerin kemik

seviyesi tlizerinde kalan yapilarinin uzunlugu sabit sekilde modellenmistir.

Mikro-hareket, bir yapiy1 meydana getiren parcalarin goreceli olarak farkli
deplasman degerleri gostermesi sonucu izlenen bir durumdur. PDL lifleri ve komsu
kemik dokusunun elastik deformasyonu dislerin kuvvet altinda gosterdikleri mikro-
hareketten sorumlu temel yapidir. Gliniimiizde kullanilmakta olan dental implantlarda
izlenen mikro-hareket ise implant-dayanak baglantis1 (185) ve implant-kemik
baglantis1 (186) olmak iizere iki farkli seviyede izlenebilmektedir (156). Implant
mikro-hareketinin degerlendirilmesinde kullanilacak sensorlerin agiz i¢i bolgeye zor
adaptasyonu, yeterli hassasiyette olamayisi ve osseoentegrasyon seviyesindeki
degiskenlikler sebebiyle SEA c¢alismalarimin bu alanda kullanisli  oldugu
gozlenmektedir (156).

Fonksiyon altindaki dogal dislerde izlenen mikro-hareket miktar1 ortalama 25-
100 mikron iken, bu degerlerin dental implantlarda 3-5 mikron arasinda oldugu
gosterilmistir (5). Yapilan SEA c¢alismalarinda standart dental implantta izlenen
mikro-hareket miktari; aksiyel kuvvetlerin altinda 0,9-3,1 mikron, oblik kuvvetlerin

ise 5,2-14,3 mikron arasinda degistigi bildirilmistir (187, 188). KIT oram arttikca

izlenen hareketin de azaldig1 vurgulanmistir (187).

Hareket miktarinin yani sira disin hareketi de iki farkli paternde izlenmektedir.
Dise kuvvet uygulandigi anda izlenen hareket ilk olarak PDL’nin yapisindan

kaynaklanan, lineer olmayan ve kompleks hareket izlenir. Bunu takiben izlenen ikinci
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hareket ise kemikteki elastik deformasyon sonucunda karsimiza ¢iktigi
distiniilmektedir. Dental implantlarda PDL’nin biyomekanik 6zelliklerini karsilayan
bir yap1 olmadigi igin sadece kemik deformasyonu sonucu meydana gelen hareket
izlendigi bildirilmektedir (5). Dise lateral yonde kuvvet uygulandigi durumda,
genellikle kokiin 2/3’1 seviyesinde (189) rotasyon ekseni olustugu ve diste 56-108
mikron hareket izlendigi bildirilmistir (190). Dental implantlarda ise ayni
biiytikliikteki lateral yiiklerde daha az miktarda hareket izlenmektedir (5). Boldt ve
ark. (120) tarafindan yapilan 30N kuvvet altinda maksiller anteriorda lokalize dental
implant ve dislerin kuvvet deplasman degerleri ve hareket paterni incelenmistir.
Calisma sonuglarinda benzer kuvvetler altinda dogal dislerin hareket miktarinin dental
implantlardan yaklasik 10 kat daha fazla oldugu izlenmis ve dogal dislere kuvvet
uygulandigi anda izlenen patlayici deplasmani artan kuvvetle birlikte daha lineer bir

hareketin takip ettigi bifazik hareket paterni bildirilmistir.

Yaptigimiz  ¢alismada, aksiyel yonde wuygulanan tiim yiiklemelerde
(30,80,100,200 N) DDM ve EIM’nin mikro-hareket degerleri birbirine oldukca yakin
¢1tkmis, buna karsilik SIM hareket sonuglar1 diger iki modelden belirgin miktarda daha
diisiik oldugu gozlenmistir. Aksiyel yonde uygulanan kuvvet arttik¢a tiim modellerde
izlenen mikro-hareket degerleri de artmustir. SIM’de uygulanan kuvvet arttikca izlenen
mikro-hareket miktarinda dogrusal bir artis izlenmistir. DDM’de ise diisiik yiik
degerlerinde ortaya ¢ikan yliksek hareket miktarinin, yiik degeri arttik¢a hareket artis
oraninda bir azalma ile devam ettigi gozlenmistir. Bu iki asamali mikro-hareket
karakterinin, kuvvetin ilk olarak PDL tarafindan sogurulmasi ve ardindan olaya
kemikte izlenen elastik deformasyonun dahil olmasiyla olustugu diisiiniilmektedir.
EIM ile yapilan analizlerde elde edilen veriler DDM ile elde edilen verilerle benzer
karakterdedir. Ilk kuvvet uygulandiginda PDL’yi taklit etmesi amaciyla kullanilan
silikon elastomer yapidan kaynakli bir deplasman izlenmistir. Yapiya etkiyen kuvvet
arttkca DDM’de izlendigi sekilde mikro-hareket artis oraninda bir azalma

gbzlemlenmistir.

Oblik kuvvetler ile yapilan degerlendirme sonuclari benzer sekilde tiim
yiikleme kosullarinda (30,80,100,200 N) DDM ve EIM’nin birbirine yakin bir egride

olustugunu, buna karsilik SIM sonuglarinin belirgin miktarda daha az degerlerde
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olustugunu gostermistir. Aksiyel kuvvetler altinda oldugu gibi oblik kuvvetlerde de
EIM ve DDM modelleri iki asamali ve benzer degerlerde mikro-hareket karakteri

gostermistir.

Dogal dislerdeki PDL’nin ve EIM’de kullanilan silikon elastomer yapnin,
mikro-harekete olan etkisinin daha gercek¢i sonuglar ile degerlendirilecegi
disiintilerek hiper elastik analiz kullanilmistir. Calismamizda yapilan analiz
sonuglarina gore aksiyel ve oblik kuvvetler altinda izlenen mikro-hareket degerleri

literatiirde bildirilen degerler ile tutarlilik gostermektedir (5, 48, 120, 191) .

Dental implantlar, izerlerine uygulanan kuvvetleri ¢evre kemige ileterek
bolgede gerilim/gerinim alanmi olusturarak dokuda cesitli reaksiyonlara yol agar.
Gerilim/gerinim degerleri bir noktada diger tiim yapilarda oldugu gibi kemik
dokusunda da hasar ve yikima sebep olabilir. Implant biyomekanigi iizerine yapilan
calismalar da bu alana yonelmistir. Birgok ¢alisma (192-194) implantin gevresinde
izlenen yiiksek gerilim birikiminin peri-implant kemik dokunun kayip sebepleri

arasinda oldugunu bildirmistir (6).

Ishigaki ve arkadaslarinin (54) bizim ¢alismamiza benzer bir sekilde, dogal dis
ve dental implantin biyomekanik 6zelliklerini degerlendirdigi calismada, dogal diste
furkasyon alani hari¢ daha homojen bir stres dagilimi goriildiigiinii, dental implant
modelinde ise kuvvetin implantin koronal kisminda yogunlastigi bildirilmistir.
Arastirmacilar bu durumu dental implant ¢evresinde PDL yapisinin bulunmamasina

ve dental implant ¢capinin dogal disten daha kiigiik olmasinda baglamistir.

Osteolojik ¢aligmalarda (195, 196) normal kemik doku tizerindeki mikro-
hasarlanmalarin mikro-kiriklarda ve kemigin kirilganlhiginda artmaya sebep oldugu
bildirilmistir. Bu mikro-hasarlanmanin kemikte izlenen yeniden sekillenme ile poréz
kemik formasyonu ve kemik yapisinin zayiflamasi ile yeni bir mikro-hasarlanmaya
doniismesi sonucu kisir bir dongiiye girebilecegi ileri siiriilmiistiir (197). Implant
yerlestirilmis ve yiiklenmis cenelerde, kemik-implant ara yiiziinde izlenen kemik

yeniden sekillenmesi sirasinda olusan durumun, bu ¢aligmalarin sonucunda normal
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kemikte gerceklestigi bildirilen bu sekildeki bir kisir dongiiye benzer sekilde olustugu

diistiniilebilir.

Yapilan hayvan calismalar1 yiiksek biyiikliikteki aksiyel kuvvetlerin
implantlarda, disiik kuvvet uygulanan kontrol gruplarina oranla daha fazla krestal
kemik kaybi ve osseoentegrasyon kaybina yola agtigini bu durumun “kemigin iyilesme
potansiyelinin tizerindeki mikro-kiriklara” bagh gelistigi gosterilmistir (172, 197-199)
. Buna karsilik diger caligmalar normal limitlerde kuvvet uygulanan implantlarin
cevresinde daha yiiksek yogunlukta kemik dokusu olustugu ve kemik-implant
temasinin daha yiiksek oldugunu gostermektedir (200).

Prabhu ve Brunski (201), 2-3 ay fonksiyonda kalmasindan sonra, mezial
ylizeyinde rezorpsiyon goriilmesi iizerine, durumu SEA ile degerlendirmislerdir.
Aragtirmacilar analiz sonucunda; stresin, rezorpsiyon izlenen bolgede yogunlagtigini
ve bu sonucun peri-implant bdlgede izlenen stresin rezorpsiyonu tetikledigini

kanitlamasa da destekler nitelikte oldugu bildirmistir (197).

Yaptigimiz ¢alismada, aksiyel ve oblik yonde uygulanan tiim yiiklemelerde
(30, 80, 100, 200 N) DDM ve EIM’de izlenen sikisma stres degerleri (minimum
principal stres) ve gerilme stres degerleri (maksimum principal stres) oldukga yakin
izlenmekteyken, SIM’de izlenen degerler diger iki modele gore olduk¢a yiiksek
bulunmustur. Modellere uygulanan kuvvet arttikga tim modellerde izlenen hem
stkisma stres (minimum principal stres) degerleri hem de gerilme stres degerleri
(maksimum principal stres) artmistir. Tiim modellerde oblik kuvvetler altinda izlenen
stres degerleri daha yiiksektir. Literatiirde insan kortikal kemiginin dayanim sinirinin
gerilim bolgelerinde 72-76 MPa arasinda, sikisma bolgelerinde ise 140-170 MPa
araliginda izlendigi bildirilmistir (202). Calismada tiim yiikleme kosullarinda ve tiim
modellerde elde edilen degerler bu limitlerin altindadir. Yine de en yiliksek maksimum
ve minimum principal stres degerleri SIM’de izlenmistir. DDM ile EIM kullanilarak
yapilan analizlerde elde edilen veriler birbirlerine goérece yakin bulunmustur.
Calismada SIM’de izlenen stres degerleri kortikal kemikte yogunlasmistir ve bu
durum birgok ¢alismayla uyumludur (135, 169, 175, 202, 203).
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Gilinimiizde kullanilmakta olan dental implantlarda biyoinert yapisi ve
mekanik 6zellikleri sebebiyle Ti-6Al-4V materyal olarak kullanilmaktadir ve EiM
modelinde dis kabuk ve merkezde implant materyali olarak Ti-6Al-4V kullanilmistir.
EIM modelinde PDL analogu olarak planlanan elastik yapi iginde silikon elastomerler
tercih edilmistir. 1960’lardan itibaren silikon elastomerler medikal alanda kendini
kanitlamis ve sik¢a kullanilan bir materyaldir. Silikon yapilar gosterdigi yiiksek
biyouyumluluk ve biyodurabilite 6zelligi, diisiik yilizey gerilimi gostermesi, hidrofobik
ozelligi, termal ve kimyasal stabilitesi gibi medikal alanda kullanimi igin gerekli
niteliklere sahiptir (204). Giiniimiizde silikon elastomerler; katater, sant, diren,
implantlar gibi bir¢ok yapida kullanilmaktadir. Metilklorosilanlar, hidrofobik
yapisindan dolayr 1946 yilinda pihtilasmanin inhibisiyonu amaciyla tiiplerin i¢
ylizeyine uygulanmistir ayni siirecte Dr. Lahey safra kanali tamiri igin silikon
elastomer tiip implante etmistir ve bu bildirilen ilk silikon implanttir (205). 1948°de
Dr.NeNicola silikondan iiretilen 9.5 cm uzunlugunda iiretra yerlestirmis, 14 aylik takip
sirasinda hasta genitoiiriner fonksiyonlar1 problemsiz bir sekilde yerine getirmis ve bu

sirada herhangi bir yabanci cisim enfeksiyonu izlenmemistir (206).

Silikon materyallerin medikal alanda kullanim alanlar1 artarak devam
etmektedir. Go6z igin tretilen silikon elastomer bantlar, silikon vitroz sivi
replasmanlari, elastomer intraokular lensler, yumusak kontakt lensler; kulak igin
tiretilen otolojik ventilasyon tiipleri, elektronik kohlear implant izolasyonu, trakea ve
Ozefagus arasinda yerlestirilen ses implantlari; toraksta kalp pili, gastrik band silikon
elastomerlerin kullanim alanlarindandir(204). Silikonlar ortopedik alanda en sik el ve
ayak eklem implantlar1 olarak kullanilmaktadir. Dr. Alfred Swanson’un 1968 yilinda
gelistirdigi el eklem implantindan itibaren giinlimize halen kiiciik eklem
cerrahilerinde en yaygin materyal olan silikon sok kirict 6zellikleri sebebiyle tibial ve
femoral implantlarda da kullanilmistir (204, 207).

Calismada EiIM’de PDL’nin elastisitesini taklit etmesi amaciyla, yukarida
sayilan 6zellikleri nedeniyle silikon elastomer tercih edilmistir. Silikon elastomerlerin
biyomekanik olarak hiper elastik 06zellik sergilemesi sebebiyle (112, 208)

calismamizda EiM ile yapilan analizlerde hiper elastik analiz yontemi kullanilmistir.
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Silikon-elastomerlerin biyomekanik 6zellikleri yapilarina eklenen doldurucu
maddeler ile degistirilebilmektedir (208, 209). EIM tasariminda kullanilan silikon
elastomer yapinin mekanik karakteri igin ilk asamada herhangi bir deneysel analiz
yapilmamig, Meunier ve ark. (112) tarafindan yapilan, doldurucu igermeyen silikonun

mekanik o6zellikleri ile ilgili bir ¢aligmadan elde edilen kat sayilar kullanilmustir.

Literatiirde dental implantlarin biyomekanik 6zelliklerinin gelistirilmesi
amaciyla onerilen ¢esitli tasarimlar mevcuttur. Bunlar genel olarak; implant govdesi
ve Ust yap1 komponentlerin olmak tizere iki farkli seviyede karsimiza ¢ikmaktadir
(123, 124, 126, 127, 210-215). Ust yap: iizerinde izlenen tasarimlarda IMZ implant
sistemi One ¢ikmaktadir. IMZ implant sisteminde polioksimetinden tiretilen iki farkli
dayanak iiretilmistir. Yapilan ¢alismalarda IMZ implantlarinin basar1 oran1 %93’un
lizerinde gosterilmis olmasina ragmen dayanak kaynakli komplikasyonlar sebebiyle
popiilerligini kaybetmistir (210-212). Bunun yaninda iist yapi iizerinde elastik ve sok
emici komponentleri olan bagka tasarimlar da 6ne stirtilmiistiir (124-126, 215). Ancak
bu yapilar da rutin klinik uygulamaya gegememislerdir. Ust yapi iizerinde yapilan en
giincel tasarimlardan biri Pektas ve ark. (127) aittir. Dayanak seviyesindeki bu
tasarimin yalnizca aksiyel yondeki kuvvet altinda dise benzer biyomekanik 6zellik

sergiledigi bildirilmistir.

Implant govdesi iizerinde izlenen tasarimlarda (123, 214) genel olarak implant
igerisinde esnek bir bolge yaratilmaya calisilmistir. Ancak tasarimlardaki bu yap1 ve

madde tam olarak belirtilememis, implantlar tasarimsal boyutta kalmistir.

Gerek dayanak gerekse govde seviyesinde tasarlanan bu esneme yetenegi olan
dental implantlarin, rijit implantlara olan biyomekanik istinlikleri ile g¢esitli
kazanimlar elde edilebilir. Dental implantlara dis benzeri biyomekanik &zellikler
kazandirilmasiyla kuvvet altinda peri-implant kemik dokusuna iletilen kuvvetin daha
homojen ve diisiik limitlerde tutulmasi hedeflenmektedir. Bunun yaninda diste izlenen
mikro-hareketin bir kisminin implant yapist igerisinde saglanmasi, kisa donemde
kemik-implant ara yiiziinde ve uzun donemde kemik tizerinde izlenen hareket

miktarinin azaltilmasi 6ngoriilmektedir.
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Dental implantlar peri-implant kemik dokusunda stres birikimine neden
olmaktadir ve alvoler kemiklerin fizyolojik tolerans limitleri tam olarak
bilinememektedir. Dental implantlarin dogal dislere oranla daha yiiksek stres
birikimine sebep olmast sebebiyle bdlgede yikim siireglerini indiikledigi
distiniilmektedir. (36, 55). Rijit dental implantlar dogal dislerle okluzyonda iken
biyomekanik olarak disin sok absorbsyon o6zelliginden de faydalanabilirler (89).
Karsilikli iki arkin dental implantlar yardimiyla rehabilitasyonunda, dental implant
biyomekanigi sebebiyle karsilagilan komplikasyonlarin da oOniline gecilecegi

distiniilebilir.

Dental implantlar kemik dokusuna yerlestirildikten sonra, protetik yapi i¢in iki
farkli protokol énerilmistir. ki asamali teknikte osseoentegrasyon saglandiktan sonra
protetik yiikleme yapilmaktadir (216). Tek asamali teknik ise immediate yiikleme
olarak tanimlanmaktadir ve implantin dokuya yerlestirildikten sonra 48 saat icince

fonksiyonel okluzal yiiklenmesi olarak tarif edilmistir (216, 217).

Immediate yiikleme; azalmis travma ve tedavi siiresi, anksiyetede azalma,
hastalar tarafindan yiliksek kabul orani ve artmis estetik ve fonksiyon sebebiyle
giinlimiizde sik¢a tercih edilmektedir (216). Diger yandan immediate yiikleme
prosediiriinde; okluzal kuvvetler, kemik yapis1 ve miktari, implant yapisi, primer
stabilizasyon gibi degiskenlere bagli olarak implantin kayb1 izlenebilir (218). Tiim bu
faktorler arasinda primer stabilizasyon en 6nemli olanidir. Implant ve kemik arasinda
izlenen istenmeyen hareketler, implant-kemik ara yiiziinde fibréz doku olugmasina ve
osseoentegrasyonun kaybina sebep olabilir (216). Immediate yiikleme protokoliine
gore kemik-implant arasindaki hareket 50-150 mikron arasinda olmalidir ve bu

degerlerin iizerine ¢ikildiginda oSseoentegrasyon siirecinde basarisizlik izlenebilir
(218).

Tek dis iceren restorasyonlarin yani sira dis-implant destekli sabit
restorasyonlarda stres dagiliminin homojen ve fizyolojik limitler i¢erisinde olmasi i¢in
implantin mobilitesinin dise benzer olmasi beklenmektedir. Ancak diste izlenen

hareket bifaziktir ve izlenen ilk hareket PDL yapisindan kaynaklanmaktadir. ikinci
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asamada lineer bir hareket olan kemigin elastik deformasyonu izlenir. Implant ise

mekanik olarak sadece ikinci hareketi taklit edebilmektedir (5).

Uzun donemli bir¢ok calisma sadece implantlar tarafindan desteklenen sabit
koprii restorasyonlarinin tercih edilmesi gerektigini vurgulamaktadir (219). Anatomik
limitasyonlar ve ekonomik sebepler gibi cesitli etkenler ile dis-implant destekli sabit
restorasyonlarin kullanim ihtiyaci ortaya ¢ikabilir (220). Bu durumda protezi
destekleyen yapilarin farkli esnekligi sebebiyle, yik dagilimi esit olmamaktadir.
Yikiin biiyiik kismi rijiditesi yiiksek olan kisimda yogunlasmaktadir. Bu nedenle
implant ¢evresinde asir1 stres birikiminin Oniline gecilmesi amaciyla sisteme rijit
olmayan yapilarin ilavesi onerilmektedir (7). Yapilan ¢calismalar dis-implant destekli
rijit olarak baglanmis restorasyonlarda, periodontal ligamentin deformasyonu ile
izlenen hareket sonucu, kopriiniin kantilever benzeri bir mekanik davranis sergiledigi
ve implant etrafinda izlenen stres yogunlugunun disten daha yiiksek oldugunu
bildirmektedir (221).

Calismamizda gozlemledigimiz limitasyonlar onceki SEA c¢alismalar ile
benzerlik gostermektedir. Kullanilan anatomik modellemeler ger¢ek anatomik
yapilarla gore daha basitlestirilmis modellerdir. Kemik segmentinde 2mm
kalinligindaki kortikal kemik dokusunun g¢evreledigi yogun kansell6z kemik dokusu
modellenmistir (17). Ancak kemik morfolojisi bireyden bireye farklilik gostermektedir
ve kemigin biyomekanik 6zellikleri de bu sebeple degiskenlik gosterebilir. Calismada
KIT %100 olarak kabul edilmistir. Ancak hi¢bir durumda kemik implant temas1 %100
olamamaktadir (82, 222). DDM’de kullanilan PDL yapist ve mekanik 6zellikleri
homojen kabul edilirken, dogal dislerde bu yapinin kalinligi, liflerin yogunlugu, kan
dolasimi gibi degiskenlerden kaynakli olarak homojen dagilim izlenmez ve mekanik
ozellikleri bolgeden bolgeye degiskenlik gostermektedir. Calismada ilk olarak
PDL’nin mekanik o6zellikleri lineer-elastik olarak diisiiniilmiis ancak elde edilen
verilerin gercekgiligi sebebiyle analiz hiper elastik olarak tekrarlanmistir. Yine de
PDL’nin yukarida belirtilen o6zellikleri goz oniinde bulunduruldugun da analiz
sonuglarinin ¢esitli standardizayon ve basitlestirmeler sonucunda elde edildigi goz ardi

edilmemelidir.
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Calismada degerlendirilen ve yeni tasarimi yapilan dental implantin yapisinda
esnek materyal olarak silikon elastomer tercih edilmistir. Silikon elastomer yapilar
giiniimiizde bir¢ok medikal uygulamada kullanilmaktadir ancak dental implantlarin bir
yapisal elemani olarak kullanimi literatiirde izlenememistir. Tasarimda kullanilan
esnek implant modelinde kullanilan silikon elastomerin direk doku temasi olmamasina
ragmen agiz i¢i ortamdaki sicaklik degisiklikleri, bakteriyel kontaminasyon ihtimali,
tikiirik ve diseti olugu sivist etkileri, yorulma (fatigue) direnci gibi faktorler

modellerde yansitilamamustir.

Calismada kullanilan kuvvetler fonksiyonel limitler dahilinde olsa da bu
yapilara etkiyen kuvvet ve vektorleri oldukca degiskendir. Calismada kullanilan
kuvvetler dahilinde EIM biyomekanik olarak SIM’den farkli davramis gosterirken,
DDM ve EiM’nin biyomekanik davranislari birebir ayn1 olmamakla birlikte oldukca
yakin izlenmistir. Dental anatomideki ve morfolojideki farkliliklar diistiniildiigiinde,
dogal dislerde de fonksiyon sirasinda izlenen mikro-hareket ve gevre dokularda stres
birikimi bire bir ayn1 olmayacaktir. Ayrica fizyolojik dis hareketinin miktari, bireyden
bireye degisebildigi gibi glinden giine hatta saatten saate degistigi bildirilmektedir
(45). Bu sebeple ¢alismada DDM ve EIM modellerinden elde edilen verilerdeki kiigiik
farkliliklar gdz ardi edilebilir. Ileride yapilacak olan deneysel calismalarda gerek
goriiliirse, bu ¢alismada EIM yapisinda kullanilmis olan ve doldurucu igermeyen
elastomer yapisina eklenecek doldurucularla modelin optimizasyonu da miimkiin

olabilir.
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6. SONUC ve ONERILER

Mikro-hareket oOzellikli dental implant tasariminin biyomekanik olarak

degerlendirilmesi amaciyla yaptigimiz SEA calismasi sonuglarina gore;

1. EIM tiim kosullar altinda DDM’ye olduk¢a yakin biyomekanik davranis

sergilemistir.

2. EIM ve DDM’de artan kuvvete cevap olarak izlenen mikro-hareket benzer
bir sekilde artarken, SIM’nin mikro-hareket sekli daha dogrusaldir ve miktar olarak
EIM ve DDM’den oldukca azdur.

3. Tim modellerde izlenen mikro-hareket miktar1 oblik kuvvetlerde
artmaktadir. Oblik kuvvetler altinda da EIM ve DDM benzer hareket degerleri ve sekli
sergilemistir. SIM ve diger modeller oblik kuvvetler altinda degerlendirildiginde,

SIM’in mikro-hareket miktar1 diger modellerden belirgin bir sekilde daha kiigiiktiir.

4. EIM tiim kosullarda DDM’ye oldukgca yakin gerilme ve sikigma stres degeri
gosterirken, SIM diger iki modelden olduk¢a farkli biyomekanik 6zellikler

sergilemistir.

5. Gerilme stres degeri (Maksimum principal stres) ve sikisma stres degerleri
(minimum principal stres) SIM’de diger modellere gore oldukca yiiksek izlenmistir.
Modeller arasindaki fark oOzellikle oblik kuvvetlerde daha belirgin olarak

izlenmektedir.

6. PDL gibi sikistirilamaz yapilarin SEA ile degerlendirilmesinde hiper elastik
model analizi daha dogru sonug verecektir. Bu calismada elde edilen veriler literatiirde

mevcut ¢alismalarla tutarlilik géstermektedir.

7. EIM’nin SIM’den daha ¢cok DDM’ne yakin sonuglar gdstermesi, bu tip bir
tasarimin immediate implant yerlestirme, implant — dogal dis baglantisi olusturma gibi
durumlarda, standart implantlara gére biyomekanik agidan daha uygun bir alternatif

olusturdugu diisiiniilebilir.
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8. Ileride yapilacak deneysel ¢alismalar ile bu calismada analizi yapilan
tasarimin gelistirilmesi ve optimizasyonu sonucunda dental implant tedavisi sirasinda
karsilasilan krestal kemik rezorpsiyonlari, vida kiriklar1 gibi biyomekanik

komplikasyonlarin 6niine gecilmesi s6z konusu olabilir.
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